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Rezumat:

Lucrarea prezintd studii teoretice si experimentale ale
comportamentului implantelor chirurgicale pe baza de titan si aliaje
ale acestuia.

Este studiat comportamentul la coroziune al Titanului in
diferite medii si influenta metodelor de prelucrare a suprafetelor
asupra vitezei de coroziune.

A fost studiat si efectul anodizarii, respectiv al depunerii de
hidroxiapatita prin metode electrochimice, asupra biocompatibilitatii
implantelor din Titan.

Ca o solutie de perspectivd a fost abordatd si tematica
celulelor stem.

BUPT



TABLA DE MATERII

INTRODUCGERE ... ..ottt et et ee s et r s ettt n e nan e nnrntanss 7
Lo ¥ = i e 1 T T TR PP 10
PROPRIETATILE SI COMPORTAREA MECANICA A MATERIALELOR.............. 10
BIOCOMPATIBILE PE BAZA DE TITAN ......ooooovvniiiiiiiiiineieiiieeeerineeentneaeenns 10
1.1, BIioCOMPAtIibDIItatea .......ccccooovioiee ettt .10
1.2. Proprietati fizico-chimice si mecanice ale Ti.....oereneecneer s 11
1.3. Aliaje ale titanului. Elemente de aliere si influentele lor................ccoeene, 12
3 T T =Y -2 Y PP 13
1.3.2. NIEINOIU . o e e 16
1.3.3. Aliaje ale titanului cu aluminiul si niobiul (TIGAIZNb)..............coeuniis 19
1.4. Influenta uzurii asupra proprietatilor mecanice ale implantelor din Ti ..........20
1.8, CONCIUZ ettt ettt b e een e e et e et e e b s aat b eb et bt sbebeaesesnenen 31
CAP I T OLUL IL. ...t e e ettt et rt et et e e e e aaraeaer e renes 32
INTERFATA METAL — MEDIU BIOLOGIC.. ...t 32
2.1. Raspunsul materialului la actiunea mediului biologic...........ccoevvvvvnrvnrnnnene 32
2.2. Modificarea proprietatilor fizico chimice ale filmului de oxid de titan in contact
cu electrolitii si fluidele Corporale.. ... 34
2.3. Interactiunea proteine-suprafata............cccocooovvieeieececieeeecce e 36
2.4. Investigarea filmelor de oxid de Ti de pe suprafata implantelor recuperate 37
2.5. Capacitatea de umezire (hidrofilia) .........ccooeoeieeeeeee e 40
2.6. Reactia gazdei la actiunea biomaterialelor metalice...................cciiinns 41
b R O] 1 Vol [V .4 | T PP 41
CAPITOLUL III ...ttt ettt ae s sses s e as s bbb st b s e bt e st esntennse 43
COROZIUNEA TITANULUI SI A ALIAJELOR SALE, IN VITRO SI IN VIVO.... 43
3.1. Notiuni generale legate de COroZIUNE ... e sesanenen 43
3.2. COrozZiuNeEa PriN fTECATE .......ccvoeuieiecereeeetees ettt sesaese s et sse et ensasesesbenesnssanan 43
3.3. Difuzia pasiva @ ionilor MELEIICH ..o e 44
3.4. Aspecte electrochimice ale COrOZiUNii...........ooeeeeeeeiiceeieecr e e 44
3.5. Cinetica eleCtrOChiMICA ..ottt ettt es st eae s e 51
3.6. Metode de protectie Impotriva Coroziunii........o.cocououoeeeeeceeceeceee e 57
3.7. Determinarea experimentald a vitezei de coroziune. ...........c.ccoooovevevveeeereennenee. 57
3.8. Comportamentul implantelor de titan in medii biologice si substituenti ai
ACESEOMA ..ottt ettt s st et et s et e b et s e e bese et e e be st e b se et esae e seeannrarente 61
3.9. Analize electroChimMICE: ...ttt e sa et s e 62
3.10. Studiu comparativ al coroziunii pentru diferite metale utilizate pentru
CONfECtioNAr€a IMPIANEEION ..........eeeeee ettt s et snsaeas 64
3.11. Influenta metodei de prelucrare asupra vitezei de coroziune.......................... 69
3012, CONCIUZIi oottt st nes b et st ssse s s ense e sn s ssenn 72
CAPITOLUL IV ...ttt tsas s s et be et et e bt abas st bbb bt nas s san s s s nan s 73
PREGATIREA SUPRAFETEI IMPLANTELOR .........ooonmoiioomoeomneseeeeeeeeeeessenseseseomsresesenee 73
4.2. Discuri de glefuit §i IUStrUit...........cooveeieeceee sttt 75
4.4, SIefuir@a SUPFAfEtEI ...ttt 76
4.5. LUStIrUirea SUPFafetelOr.. ...ttt ettt st teasteas 76
4.5.1 LUSEruirea MeCANICE ... ..iviniiiiiiiiiiir et e e e e eee e eae e e aeentaaeennes 76

BUPT



6 Tabla de materii

4.5.2 LUSLIUIrea ChimICA . ..ovu it r e s e et r e e reae e eenananananes 77
4.5.3. Lustruirea electroChimiCa ........c.iivieiieieiiiireeieieniaerecnseesrerraeasreaes 79
4.5.4. Metode de pasivare si stabilizare a suprafetelor metalice.................. 81
4.6. Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei implantelor de Ti.................... 84
4.6.1.Bazele teoretice ale procesului de anodizare..........ccovvvviviiiiiiiiinnnennns 84
4.6.2.Fenomenul de interferentd optiCa ......c..oovvveviviviieeiiniiiiiniiennneneneens 87
4.6.3. Realizarea experimentald @ anodizarii ............cococvviiiiiiiicniiiinanienn 88
4.6.4 Rugozitatea suprafefei......coooiiiiiiiii 111
4.6.5. Prelucrarea datelor experimentale ..........ccciiiiiiiiiiiiciiciii e 120
4.7. Depunerea de hidroxiapatita prin metode electrochimice............cccoeeen...... 121
4. 8. CONCIUZIN c.voeinieeereeietceeisere s ets e s e es e et e eaee e ssssa e seatet bt ese s eseaeatesemtatasaaasranmbrteannsrns 125
CAPITOLUL V...t seve e tee s nssssss e s st st sass s s e e e s ass et sonssassssssnsasanssns 126
UTILIZAREA CELULELOR STEM PENTRU CRESTEREA GRADULUI DE
BIOCOMPATIBILITATE ... srereeresssrssssrserassesssasasnsrsssssesssesssssssssnsnsasneas 126
5.1. Celulele stem si aplicatiile lor medicale............ccooeiooineninecceeeeeeee e 126
5.2. Surse posibile gi caracteristici ale celulelor stem........ccoovoeieeevececnnecen 127
5.3. Aplicatii medicale ale celulelor Stem ...t 130
5.4. Determinarea gradului de aderentd celulara.............cooovveercercrreeereerecnennnennes 131
5.5. Cultivarea celulelor stem pe suprafata implantelor din titan functionalizat 134
5.6, CONCIUZIT ...t s e e s s sr s s s s st rassssas s s sesbessensbnsasssnsseresnsssssesneanane 138
CAPITOLUL VI ...t ts st terassssssa et sasas s sssssssssassabssans srsssassebnsassssssnsesrssesnsens 139
ASPECTE CLINICE SI PARACLINCE. ... eerceeteressas et sserssseens 139
6.1. Aspecte generale privind biocompatibilitatea implantelor metalice............... 139
6.2. Toxicitatea comparativa a metalelor din aliajele folosite pentru implante.. 140
6.3, REACHT 10CAIE ...ttt et st a s s s as s a s snen e shenessannnas 142
6.3.1 Raspunsului celular si al tesuturifor Moi........ccccvvvveviiiiiiiieiiieieenees 142
6.3.2. Reactia tesutului muscular.........ccoooiiiiiiiii e 144
6.3.3. Raspunsul tesuturilor moi la actiunea NiTi........covceveevnveniiienieniennnnnes 144
6.3.4 Raspunsul perineural 1a actiunea NiTi......ccccvvrviuvrnrenreneiienriieiieaaennns 147
6.3.5 Raspunsul osului I3 actiunea implantulUi.........ocooviiiininiiieiinineninn. 148
6.4. Integrarea tisulara a titanului i NitinOIUIUi...............ooeieevcenieei e 150
6.5 RASPUNSUN SISEIMIC. ...ttt e eeae e s e e s s eesssssrassseasesetesserseseeenesenee 151
6.6 Eliberarea Ni §i raSpUNSUl CEIUIAM ..........oovove et nees e 152
6.7. Efectele suprafetelor implantelor asupra proliferarii celulare.........ccccon......... 153
6.8. Modificari celulare pe suprafata implantulUi .......c.o.ooooooeeeoeeeoeeeeeeeeeeeeeeeeos e, 154
6. 9 Metode si tehnici experimentale
utilizate pentru determinarea biocompatibilitatii...............cocoorvoreeoeeeeeeeeeee. 157
6.9.1 Metode histomorfomMEtriCe .. ..ocoviiiiiii i e ereeneenenes 157
6.9.2 Metode imagistiCe ......coviiiiiiii e 158
6.9.3 Tehnici experimentale in VItro ..ot e e e ee e 159
6.10. SEUN B CAZ ...ttt et e et ee et e ee e e 160
6.11. Implante Ti @NOIZALe .........c.o et et eeeeees e 162
ST 1P A e o T ¥ . | P 163
CAPITOLUL VIL .. oottt et st sttt oottt emetese e e ae e et ese et eeesee e 165
CONTRIBUTII ORIGINALE SI PERSPECTIVELE CERCETARILI..................... 165

BUPT



INTRODUCERE

Scopul general al acestei teze este acela de a studia biocompatibilitatea
implantelor chirurgicale pe baza de Titan si de a evolua modul in care diversele
modalitdti de tratare si/sau prelucrare a suprafetelor (din punct de vedere mecanic,
fizico-chimic, chimic si electrochimic) influenteazad asupra acesteia.Practic sunt
urmarite etapele prin care trec implantele chirurgicale, dupa realizarea fizicd prin
tehnologii adecvate si plasarea lor in organism, continuand astfel eforturile celor
care s-au ocupat cu proiectarea si realizarea lor efectiva.

Implantele se realizeazad in cadrul laboratorului LOPIFO. Tehnologia de
fabricare se bazeaza pe procedee neconventionale de tip EDM (Elecro Discharge
Melting), completate cu procedee chimice si electrochimice de finisare si pasivare a
suprafetelor. Pentru gaurire si zencuire se folosesc scule speciale de perforat, cu pas
constant. Se mai utilizeaza aschierea cu scule de forma a suprafetei de asezare a
capului surubului.

Dupa etapele de slefuire si lustruire, urmeaza o serie de alte tratamente
chimice: de pasivare, anodizare si acoperire cu hidroxiapatitd. Viteza de coroziune,
un factor important in evaluarea comportamentul implantelor, este folositd ca un
indicator al eficientei celor mai multe dintre etapele de prelucrare enumerate mai
Ssus.

Punctul culminant si dezideratul major al tuturor acestor prelucrari constd
aplicabilitatea clinica, situatie exemplificatd prin un studiu de caz in care au fost
folosite implante produse in cadrul laboratorului. Materialul pentru acest studiu a
fost furnizat de Spitalul de Chirurgie Buco Maxilo Faciald din Timisoara, unul dintre
principalii beneficiari ai implantelor realizate in cadrul colectivului din care face parte
si doctorandul.

Teza este structurata pe capitole, dupa cum urmeaza:

CAPITOLUL I - Proprietitile si comportarea mecanicd a materialelor
metalice biocompatibile pe baza de titan - trateaza aspectele generale legate
de Titan, pornind de la pozitia lui in Sistemul Periodic al Elementelor. Dupa un scurt
istoric al descoperirii acestuia, precum si al elaborarii proceselor tehnologice de
obtinere industriala, sunt trecute in revista principalele proprietati fizice si mecanice
ale Ti. In continuare sunt abordate aspecte legate de structura Ti, de modalitdtile de
cristalizare a acestuia, (faza o, faza B) cu descrierea particularitdtilor si
comportamentului fiecdrei faze, astfel incdt s3a se justifice utilizarea sa pentru
implantare.

Un loc important in acest capitol il ocupa aliajele Titanului, care sunt
descrise atat din punct de vedere al compozitiei chimice, cat si al comportamentului
lor, exemplificat cu ajutorul diagramelor de faza. Ti6AI14V este unul dintre cele mai
importante aliaje ale Ti, utilizat mai ales in practica stomatologicad, in special datorita
prelucrabilitdtii mari si modulului de elasticitate redus, ceea ce il face compatibil atat
cu osul, cat si cu materialele ceramice. Din pacate Al continut in acesta pare a fi
responsabil pentru evolutia unei patologii neurotrope, cea mai semnificativa fiind
boala Altzheimer.

Un alt aliaj extrem de important, Nitinolul (un amestec echiatomic de Ni si
Ti) descoperit in 1960, prezintd de asemenea o importantd deosebitd. Datorit3d
capacitdtii sale de memorie a formei, el a fost considerat primul biomaterial
functional. Urmatorul aliaj, Ti6Al17Nb, este deosebit datoritd introducerii Niobiului,
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8 Introducere

ceea ce fi conferd proprietdti mecanice mai bune si o ameliorare a
biocompatibilitatii.

CAPITOLUL II - Interfata metal — mediu biologic - prezinta principalele
fenomene fizice si chimice care au loc la acest nivel. Problematica este abordata din
doud puncte de vedere: atdt comportamentul fizico-chimic al metalului in mediul
biologic sau simuldri ale acestuia, cat si reactiile gazdei la actiunea acestuia.

O atentie deosebita este acordata interfetei implant metalic - mediu biologic.
Chiar dac3 grosimea acestei interfete nu depaseste 2-10 nm, particularitatile si
comportamentul ei sunt extrem de importante, deoarece induc reactia ulterioara a
gazdei la actiunea implantului.

Stratul de oxid ce se formeaza pe suprafata acestei interfete este deosebit
de important. Grosimea, rugozitatea si prezenta unor sarcini electrice remanente,
conditioneazd tipul de proteine adsorbite pe suprafata, precum si raportul lor.
Principalele proteine plasmatice fiind albuminele si fibrinogenul, ele sunt luate in
calcul si in aceastd situatie. Adsorbtia in prima faza a fibrinogenului are efect
osteoinductiv, favorizand aderenta osteocitelor direct de suprafata implantului, pe
cand adsorbtia albuminelor este osteointegrativa, favorizand integrarea implantului
prin intermediul unei capsule de tesut fibros. Prin urmare controlul acestor procese
este deosebit de important, vizand comportamentul si integrarea de duratd a
implantului chirurgical.

CAPITOLUL III - Coroziunea implantelor metalice - abordeaza
principalele aspecte teoretice si practice legate de coroziune, axandu-se in special
pe fenomenele electrochimice care apar pe parcursul acesteia. Cea mai simpla
metoda de studiu a proceselor de coroziune este cea electrochimica, motiv pentru
care ea e fost luata in calcul in mod special. Dupa o trecere in revistd a principalelor
aspecte teoretice care stau la baza metodei, sunt prezentate aparatura si modui de
lucru utilizate in mod practic pentru efectuarea acestor determinari. Deoarece
posibila toxicitate a unui implant metalic este data de ionii metalici ce se elibereaza
de pe suprafata lui prin procese de coroziune, determinarea comportamentului la
coroziune poate fi consideratd o modalitate simpla si eficienta de a evalua atat
comportamentul unui implant, cat si eficienta proceselor intermediare de prelucrare
si stabilizare a suprafetelor la care acesta a fost supus.

CAPITOLUL IV - Pregitirea suprafetelor implantelor — Dupa cum a
fost mentionat si in capitolul II, aceasta etapa are o importantd deosebita.
Obtinerea unei suprafete cu o rugozitate optima, adaptatd scopului implantului
chirurgical, dar si suficient de pasiva din punct de vedere al reactivitdtii fizico-
chimice, necesitd un sir de prelucrari mecanice, fizice si chimice, prezentate pe larg
in cadrul acestui capitol.

Printre metodele de modificare a suprafetei, realizate prioritar in cadrul
tezei, se numara lustruirea chimica si electrochimica, anodizarea, MAO (Micro Arc
Oxidation), ASD (Anodic Spark Deposition) si depunerea de hidroxiapatitd pe
suprafata Ti, prin metode electrochimice.

CAPITOLUL V - Utilizarea celulelor stem pentru cresterea gradului de
biocompatibilitate

In acest capitol sunt prezentate cateva aspecte legate de celulele stem:
descoperirea lor, rolul si importanta in aplicatii medicale, precum si perspective ale
utilizarii acestora.

Celulele stem au deschis noi orizonturi in medicina, permitand reconstructia
de celule, tesuturi si chiar organe uzate, defecte sau pierdute in accidente. in cadrul
tezei, se urmareste modificarea unei suprafete din titan astfel incdt aceasta si
permita aderenta si dezvoltarea pe suprafata ei a unor celule stem in prima etapa,
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Introducere 9

dar cu posibilitatea de a se diferentia in tesut osos sau cartilaginos, in functie de
necesitatile terapeutice. Studiile generale de aderenta celulara, in vivo sau in vitro,
au demonstrat faptul ca suprafetele cu o rugozitate mare sau care prezinta o
energie de suprafata ridicata se preteaza cel mai bine pentru culturi celulare.

CAPITOLUL VI - Aspecte clinice si paraclinice are in vedere aspecte
referitoare la toxicitatea implantelor chirurgicale metalice, precum si reactiile
organismului la actiunea lor. Sunt trecute in revista reactiile imediate si cele
intarziate la actiunea implantelor si tipurile de reactii pentru fiecare tip de tesut care
intrd in contact cu metalul (raspunsul celular, al tesuturilor moi, perineural si al
tesutului osos). In continuare sunt tratate cdteva aspecte legate de raspunsul
sistemic la actiunea cdtorva metale care prezinta un grad crescut de toxicitate si
cateva metode si tehnici utilizate pentru evaluarea biocompatibilitatii, iar la final
sunt prezentate cateva cazuri clinice in care au fost utilizate implante din Titan,
confectionate in cadrul laboratorului LOPIFO.

Doresc sa multumesc in mod deosebit doamnei prof.dr.ing. Doina
DRAGULESCU - membru corespondent al Academiei de Stiinte Tehnice din Romania
- pentru indrumarea, increderea si incurajqrea pe care mi le-a acordat pe intreaga
perioada a programului meu de doctorat. Imi exprim recunostiinta pentru ajutorul
acordat si materialele puse la dispozitie in calitate de director al centrului ce
cercetare CMPICSU, precum si satisfactia de a fi condus in aceste cercetdri de o
personalitate in domeniul Biomecanicii.

Mai aduc multumiri si domnului prof. dr. ing. Viorel Aurel SERBAN pentru
bundvointa sa si pentru faptul cd a acceptat s ma indrume, aldturi de doamna
prof.dr.ing. Doina DRAGULESCU. .

Doresc sa multumesc doamnei prof.dr.ing. Mirela TOTH TASCAU pentru
sprijinul moral, sfaturile si sugestiile deosebit de competente pe care a avut
bunavointa de a mi le acorda pe tot parcursul cercetarilor.

De asemenea doresc sa multumesc domnului conf.dr.ing. Mircea DREUCEAN
pentru sprijinul si indrumarile acordate la calculele statistice si referitor Ia
tehnologiile utilizate pentru confectionarea implantelor.

Multumesc de asemeni colectivului catedrei de SMTT din care face parte si
domnisoara drd.ing. Camelia DEMIAN, care m-au ajutat la realizarea analizelor
metalografice a implantelor.

Autorul isi exprima gratitudinea fata de doamna conf. dr. Gabriela TANASIE
din cadrul catedrei de Fiziologie si Imunologie a UMF Victor Babes Timisoara, care
m-a ajutat in realizarea testelor in vitro, de aderentd celulard si la cultivarea
culturilor celulare pe suprafata implantelor.

De mare folos mi-a fost si ajutorul acordat de domnul prof. dr. ing. Romeo
RESIGA si de doamna conf.dr. ing Corina GRUESCU.

Mai aduc multumiri si domnului conf. dr. Gheorghe DRAGANESCU, pentru
ajutorul acordat si sugestiile deosebit de utile.

De asemenea autorul precizeaza ca realizarea placutelor si a implantelor
folosite pentru partea experimentala nu ar fi fost posibilda fara sprijinul domnilor
Marinel COJOCAR si domului inginer Lazar SOVEJA.

Nu in ultimul rénd doresc sa le multumesc tuturor colegilor din cadrul bazei
de cercetare CMPICSU si al Catedrei de Mecanica si Vibratii a Facultdtii de Mecanici
din Universitatea Politehnica Timisoara pentru sprijinul, sugestiile si materialul pus
la dispozitie pe parcursul activitatii de cercetare.
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CAPITOLUL I ,
PROPRIETATILE SI COMPORTAREA MECANICA
A MATERIALELOR BIOCOMPATIBILE
PE BAZA DE TITAN

1.1. Biocompatiblitatea

Biocompatibilitatea unui material este determinatd de doi factori principali:
degradarea materialului in mediul intern si reactia gazdei, indus@ de material.

Pornind de la reactiile care au loc la interfata cu mediul intern, materialele
pot fi clasificate in: toxice, biologic inactive (aproape inerte), bioactive sau
resorbabile [124].

Pentru o mai buna intelegere a fenomenelor legate de biocompatibilitate, se
impune definirea unor termeni:

Biocompatibilitatea a fost definitd drept:

.Capacitatea unui material de a induce un rdaspuns corespunzator al gazdei,
in cazul unei aplicatii specifice”.

Definitia a fost acceptata de ISO (International Standards Organization),
FDA (Food and Drug Administration of USA) si ASTM (American Society for Testing
and Materials) [115], [125] [158], [160].

Conform altei definitii [126]:

Biocompatibilitatea unui material reprezinta compatibilitatea unui sistem
tehnic cu unul biologic, nu invers.

Biocompatibilitatea fatd de sange se refera la interactiunea dintre
suprafata implantului si cele mai abundente proteine prezente in sange: albuminele,
globulinele si fibrinogenul. Toxicitatea compusilor rezultati in urma coroziunii poate
fi mult amplificata prin legarea acestora de biomoleculele organismului [45], [113],
{145] [168].

Biocompatibilitatea poate fi abordata atat din punct de vedere structural cat
si al suprafetei.

Un material biocompatibil (biomaterial) se defineste in modul urmator
[54], [56], [85]:

»Prin_material biocompatibil se intelege orice material care interfateaza cu
sistemele biologice, creat cu scopul de evaluare, tratare, imbunétitire sau inlocuire
a unui tesut, organ sau functie a organismului. ”

Stiinta biomaterialelor a fost definitd oficial ca ,studiul interactiunilor
dintre materialele vii si cele non-vii”:

Conform altei definitii, ea studiazd proprietétile fizice, chimice si mecanice
ale materialelor, precum si raspunsul complex al gazdei la actiunea acestora.

Conform Legii 176/2000, prin implant se intelege [137]:

~Un dispozitiv medical construit din unul sau mai multe biomateriale care
este plasat in mod intentionat fie in interiorul corpului, fie acoperit total sau partial
de o suprafata epitelials.”

In cazul implantelor osoase, mai exista si alti termeni specifici:

Osteointegrarea:

Formarea, in cazul unui implant functional, a unei interfete directe os-
material fara aparitia unui tesut fibros, observabild in limitele rezolutiei microscopiei
optice (0,5 um).
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1.2 - Proprietati fizico-chimice si mecanice ale Ti 11

Definitia se refera in special la performantele clinice ale dispozitivului
implantabil [1], (3], [67].

Un implant este considerat ca osteointegrat atunci cand nu se observa nici o
migcare progresiva relativa intre implant si osul cu care acesta intra in contact
direct. Practic, osteointegrarea este un mecanism de ancorare prin care
componentele non-biologice pot fi incorporate in mod ferm si predictibil in tesutul
0S0S viu Si aceasta ancorare poate persista in conditii normale de incarcare.

Osteoconductia

Capacitatea de a ghida formarea osului nou pe suprafata materialului, in
interiorul unui mediu osos.

Fenomenul este prezent in spedal in cazul implantelor din titan, datorita capadtatii
acestuia de a stimula aderenta si proliferarea osteoblastelor pe suprafata lui [108].

Osteoinductia

Capacitatea de a induce formarea de os nou in tesuturile neosoase.

Traumatismele, patologiile osoase diverse si malformatiile congenitale
produc defecte osoase cu lipsa de substantd ce reprezintd o adevarata provocare
pentru chirurgul ortoped. Pentru repararea acestora, atdt oseoinductia cat si
osteoconductia prezinta o important3 deosebita [83], [109].

1.2. Proprietati fizico-chimice si mecanice ale Ti

Titanul a fost izolat si denumit in 1791 de catre William Gregor. Este un
element destul de raspandit in scoarta terestrd, unde poate fi gasit mai ales sub
forma de rutil (TiO,) sau ilmenit (FeTiO3) [8], [69], [113].

Datorita afinitdtii mari pe care o are fata de elementele nemetalice, el este
destul de greu de extras din minereuri. Utilizarea lui pe scard mai larga dateazd
doar de aproximativ 50 ani, cdnd dr. Wilhelm Kroll a pus bazele producerii
industriale a Ti, dupa un procedeu care ii poarta numele:

TiO, + 2Cl, + C —> TiCls + CO, [1.1]
TiCl, + 2Mg —> Ti + 2MgCl, [1.2]

Este un element metalic de culoare gri-argintie. Ocupd pozitia 22 in Sistemul
Periodic al Elementelor, fiind situat in grupa a IV-a secundard. Principala stare de
oxidare este 4+, dar se cunosc si compusi in care Ti are si valentele de 3+ sau 2+,
acestia fiind mai putin stabili (figura 1.1).

TITANIUM
DENSITATE »14 54 1668| <« PUNCTTOPIRE
NUMARATOMC > 22 2
SIMBOL > Ti 13 < EECTRG\K;F
MASAATOMCA T FEREERE
VALENTA < : 4790 ’
' > |a 3260} <

Fig. 1.1 Titanul si locul sau in Sistemul Periodic al Elementelor
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12 Proprietatile si comportarea mecanica a materialelor - 1

Se comercializeaza sub forma de titan CP (chimic pur) in urmatoarele tipuri:

Tabel 1.1 Limita maxim3 a impuritatilor (% masa) pentru Ti CP

Tip NNax FeHax oﬂax cuax HHax

ASTM grade I 0,03 0,20 0,18 0,10 0,015
ASTM grade I1 0,03 0,30 0,25 0,10 0,015
ASTM grade 111 | 0,05 0,30 0,35 0,10 0,015
ASTM grade 1V 0,05 0,50 0,40 0,10 0,015

Cele mai importante proprietati ale titanului sunt sintetizate in tabelul 1.2

[107]:

Tabel 1.2 Proprietatile Ti

PROPRIETATI VALORI

Greutate atomica 47,90
Densitate 4,51 g/cm3 (~60% fata de otel)
Punct de topire 1941 K, 1668°C, 3034°F
Punct de fierbere 3560 K, 3260°C, 5948°F
Rezistivitate {(20°C) 56 micro ohmi / cm
Efortul de curgere minim 480 MPa
Rezistenta minima de rupere la tractiune 550 MPa
Modulul de elasticitate longitudinal 102,7 GPa
Coeficientul Poisson 0,34
Duritatea 265 (Brinell), 300 Knoop
Coeficientul de dilatare termica 8,64 x 10-6/°C
Punctul de topire 1668+10°C
Caldura specifica (25°C) 0,518 J/kg K

Din punct de vedere al rezistentei mecanice, Ti prezintd un raport
greutate/rezistenta mecanica extrem de favorabil fatd de majoritatea metalelor,
ceea ce il face important pentru diverse aplicatii, de la industria petrochimicd pana
la implantele chirurgicale.

Densitatea aliajelor bazate pe Ti variazd intre 4,43 g/cm? si 4,85 g/cm3.
Tensiunea de rupere variaza intre 172 MPa pentru Ti CP Grad 1 pana la aproximativ
1380 MPa pentru aliaje B tratate termic.

1.3. Aliaje ale titanului. Elemente de aliere si influentele lor

Elementele de aliere se impart in doud categorii in functie de efectul lor
asupra stabilitatii fazei « i g [68], [102], [96], [176].

Al, O, N si Ga sunt stabilizatori «, iar Mo, V, W, si Ta sunt stabilizatori . Mo si V
au o influenta mare asupra stabilitatii fazei g si sunt elemente de aliere obisnuite.
Cu, Sn si Si sunt elemente de aliere neutre.

Titanul poate exista in doud forme cristaline :

- forma a - cu o structurd hexagonala strans impachetata
- forma B - structura cristalind cubic centrata intern
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1.3 - Aliaje ale titanului. Elemente de aliere si influentele lor 13

in cazul Titanului nealiat, faza a este stabild la temperaturi ce depasesc
880° C, peste care trece in faza B. Faza B este stabild in intervalul cuprins intre 880°
C si punctul de topire.

Titanul nealiat prezintd o rezistenta mecanica si la uzurd mica. Cu scopul de
a-i ameliora proprietatile mecanice, el poate fi aliat cu diferite elemente chimice.

Existd urmatoarele tipuri structurale de aliaje ale Ti:

Aliajele a nu pot fi tratate termic, dar pot fi sudate cu usurintd. Au o
rezistentd medie, ductibilitate acceptabild, rezilienta si poseda proprietati mecanice
excelente la temperaturi criogenice.

Aliajele a - 8 pot fi tratate termic si sudate. Rezistenta lor este medie spre
inaltd. Pot fi formate termic, dar limita lor de fluaj la temperaturi inalte nu este la fel
de buna ca cea a celor mai multe aliaje a.

Aliajele B pot fi tratate termic cu usurinta, sudate si prezintd o rezistenta
bund la fluaj la temperaturi intermediare. Aliajele B prezintd in general o
maleabilitate deosebita.

Titanul pur suferd o tranzitie de la o structura cristalograficd hexagonala
strdns Tmpachetata (faza a) la o structura cubica centrata intern (faza B), la o
temperaturd de 883°C si ramane in aceasta forma pana la punctul de topire
(1672°C) [102].

Pe masura ce titanului pur i se adaugd elemente de aliere, are loc o
modificare a temperaturii la care are loc transformarea de faza. Elementele de aliere
adaugate Ti, exceptand cositorul si zirconiul, tind sa stabilizeze atat faza a céat si pe
cea B. Elemente ca Al, Ga si Sn, numite stabilizatori a, stabilizeaza faza a la
temperaturi mai ridicate, iar V, Nb, Ta si Mo, numite stabilizatori B, stabilizeaza faza
B la temperaturi mai scazute.

Modulul de elasticitate al aliajelor Ti are valori de aproximativ 50% din cel al
otelului. Acest lucru se traduce printr-o flexibilitate deosebita, ce sta la baza utilizarii
Ti pentru confectionarea dispozitivelor de fixare stomatologice si a ailtor dispozitive
medicale implantabile.

Coeficientul de dilatare al Ti este mult mai redus decat cel al aliajelor
feroase. Din acest punct de vedere Titanul este mult mai compatibil cu materialele
pe baza de ceramica sau sticld decat majoritatea celorlalte metale.

In anii 1950, aliajele de Ti erau considerate capabile sa raspunda nevoii de
materiale cu o rezistenta specifica buna, fluaj redus, temperatura de topire ridicata
si rezistenta la coroziune. Aplicatiile de baza au fost initial in domeniul aeronauticii.
Utilizarea lor pentru aplicatii medicale a fost luata in calcul incepand din anii 1960
[43], [113].

1.3.1. Ti6Al4V

TiAI6V4 este unul dintre cele mai frecvent utilizate aliaje a-B ale Ti, datoritd
modulului sdu de elasticitate redus, apropiat de cel al osului (50-60% din cel al
aliajelor Co-Cr) si prelucrabilitatii sale ridicate fa temperatura camerei [59], [60].
Ti6AIV rivalizeazd cu otelul inoxidabil si aliaje de CoCrMo in ceea ce priveste
confectionarea de implante chirurgicale.

Vanadiul este un stabilizator al fazei B in solutii solide.

Aluminiul este un a stabilizator tipic. Dupa cum se vede in diagrama de faz3
Ti-Al din figura 1.2, addugarea de 6% aluminiu are drept rezultat cresterea
temperaturii pand la care faza a este stabila. Aceastd fazd este preferatd datorit3
rezistentei si duritatii bune, precum si rezistentei la contaminarea cu oxigen la
temperaturile ridicate de formare la care este expus implantul [102].
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14  Proprietatile si comportarea mecanica a materialelor - 1

in profida utilizarii lui pe scard largd, studiile recente au demonstrat c3
eliberarea din aliaj a ionilor de aluminiu si a celor de vanadiu poate cauza in timp
neuropatia periferica, osteomalacia si boala Alzheimer [52], [177].
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Fig. 1.2 Diagrama de faza titan - aluminiu (dupa Hansen )

vAdéugarea unei mici cantitati de aluminiu are ca efect cresterea cantitatii de
faza a la o temperatura data (figura 1.3).
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Fig. 1.4 Diagrama de faza titan - vanadiu (Hansen)
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16  Proprietatile si comportarea mecanica a materialelor - I

Vanadiul are ca efect stabilizarea fazei B. Adaugarea de 4% vanadiu reduce
temperatura de tranzitie a-B cu aproape 200°C, dupa cum se observa in diagrama
din figura 1.4.

Faza B permite o turnare mai ugoara la temperaturi mai mici, dar in acelasi
timp este mai predispusa la contaminarea atmosferica.

Faza a este mult mai rezistentd la contaminarea cu oxigen si are o
rezistentd mecanica mai buna {153], [179].

Elementele chimice Zirconiu si Hafniu au o solubilitate foarte buna atat in
faza a, cdt si in faza B a Ti. Ele nu promoveaza stabilitatea de faza, dar intarzie
ratele de transformare si sunt folosite ca agenti de crestere a duritatii. Oxigenul,
azotul si carbonul sunt stabilizatori a, ce cresc temperatura de transformare.

Hidrogenul este B stabilizator si reduce temperatura de transformare.
Niobiul este B izomorf si nu formeazad compusi intermetalici cu Ti.

Aliajul Ti13Zr13Nb ce poate substitui Ti6Al4V prezintd avantajul de a
solubiliza aceste elemente de aliere (Nb si Zr) rezultdnd compusi cu un modul de
elasticitate mai redus.

Modificarea consta in inlocuirea Al si a V cu alte elemete chimice mai putin
reactive, cum ar fi Zr si Nb. Aliajul astfel rezultat are proprietati chimice si mecanice
foarte bune. Valoarea modulul lui Young pentru acest aliaj este foarte apropiatda de
cea a osului, ceea ce constitue un avantaj. Deoarece toxicitatea Zr si a Nb este mai
redusa decat cea a Al sau V, biocompatibilitatea lui este mai buna [76].

Impedimentul major in utilizarea pe scara larga a acestui aliaj consta in
costurile mari ale elemetelor de aliere si in unele probleme de ordin metalurgic.

1.3.2. Nitinolul

in anii 1960, Buehler si colaboratorii lui de la U.S. Naval Ordnance
Laboratory au descoperit efectul de memoria formei la aliajele echiatomice ale
nichelului si titanului, care poate fi consideratd o schimbare in plaja materialelor cu
memoria formei [68], [91]. Aceste aliaje au fost numite Nitinol (Nickel-
Titanium Naval Ordnance Laboratory)[18], [19].

Primul efort de valorificare al potentialului aliajului Ni-Ti, ca material pentru
implanturi, a fost facut de Johnson si Alicandri in 1968.

Necesitatea folosirii aliajelor Ni-Ti in aplicatii medicale a fost prezentatd
prima data in anii 1970.

In anii 1980, ideea a dobandit mai mult suport si au fost realizate anumite
experimente ortodontice, dar mai cu seama aplicatii ortopedice.

La mijlocul anilor 1990 a fost raspanditd comercial prima aplicatie, care a
facut schimbari in medicind. Folosirea aliajelor Ni-Ti ca biomateriale este
atragatoare, din cauza efectului de superelasticitate si memoria formei, care sunt
proprietati complet noi, in comparatie cu aliajele metalice conventionale.

Nitinolul a fost primul “biomaterial functional” devenit disponibil si care
prezintd un interes deosebit pentru aplicatiile medicale. Forma si duritatea NiTi pot fi
controlate cu temperatura. Aceste proprietdti au facut posibild realizarea unor
implante functionale activate la temperatura corpului. Mai mult decat atat, datorita
excelentei sale elasticitati, el poate fi folosit pentru confectionarea de implante
supuse la eforturi si deformari continue [18], [19], [67]

Materialul prezinta comportament elastic pana cand solicitarea apllcata
atinge limita de curgere, punct de la care se produce deformarea permanents. in
intervalul corespunzator comportamentului elastic, raportul sarcind/tensiune
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1.3 - Aliaje ale titanului. Elemente de aliere si influentele lor 17

determind modulul de elasticitate. Metalul cedeaza atunci cand solicitarea atinge
rezistenta de rupere la tractiune.

Materialelor implantabile li se impun, in general, doud cerinte mecanice de
baza: solicitarile de lucru la care este supus implantul trebuie sa fie mult sub efortul
de curgere si in incarcarile ciclice conditiile de lucru trebuie mentinute mult sub
limita de oboseala (figura 1.5).

Proprietatile mecanice ale NiTi depind de tipul de fazd la o anumita
temperaturd. NiTi austenitic are in general proprietati corespunzatoare confectionarii
de implante chirurgicale.

Sunt si unele proprietati exceptionale ce ar putea fi utilizate in chirurgie. NiTi
are o capacitate ridicata de amortizare si atenuare a vibratiilor. Din punct de vedere
ortopedic, aceasta proprietate ar putea fi folositoare pentru atenuarea vibratiilor ce
apar intre os si proteza articulara.

Modulul de elasticitate redus al NiTi (mult mai apropiat de modulul de
elasticitate al osului decat al oricarui alt implant metalic) poate fi benefic pentru
unale aplicatii specifice. NiTi are proprietati unice in ceea ce priveste ductilitatea si
rezistenta la oboseald, ce se leaga de asemenea de transformarea lui martensitica.
Aceste proprietati sunt de obicei favorabile in implantele ortopedice [67].

NiTi este un aliaj non-magnetic, prin urmare printre metodele imagistice
utilizate pentru studiul comportamentul unor implante chirurgicale confectionate din
acest aliaj poate fi utilizatd si rezonanta magnetica nucleara.
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Fig. 1.5 Reprezentarea schematica a comportamentului sarcind-tensiune
pentru implantele metalice

Aliajele metalice cu memoria formei Ni-Ti se prezintd sub doud structuri:
cristalind, numitd martensitd (temperaturd mai scdzutd) si austenita (temperaturd
ridicata).

Structura cristalind austeniticd este cubic simpl3, in timp ce martensita are o
structura tetragonald complexd, cu o simetrie redusi. La temperaturi scdzute
aliajele Ni-Ti sunt moi si usor deformabile (martensita) dar devin rigide cdnd sunt
incalzite la temperaturi inalte (austenita).
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18  Proprietdtile si comportarea mecanica a materialelor - I

Cand aliajele Ni-Ti martensitice sunt incalzite, incepe transformarea in
austenitd. Temperatura la care incepe transformarea se numeste temperatura de
inceput de transformare austeniticd As. Temperatura la care transformarea este
completd se numeste temperatura de sfarsit de transformare (Ay).

Comportamentul unic al aliajelor Ni-Ti se bazeazd pe temperatura criticd de
transformare a austenitei in martensitd, numitd transformare martensitica
termoelastica.

Dacd deformatia este intreruptd nainte de atingerea acestei temperaturi,
epruveta va contine cateva variante de corespondente diferite. Fenomenul de dupa
deformare, care face ca prin racire epruveta sa-si revind la forma de dinaintea
deformatiei, sta la baza proprietdtilor speciale, ca efectul de memoria formei gi
superelasticitate.

Efectul de memoria formei la aliajele Ti-Ni este conditionat de tranzitia
fazelor cristalografice reversibile dintre faza B2 la temperaturi inalte si faza
martensitica B19’ la temperaturi scdzute, eventual faza R. Starile microstructurale
ale materialelor Ti-Ni sunt dependente de tratamentul mecanic si termic. Cei mai
importanti factori care afecteaza caracteristicile structurale implica compozitia
chimica, durificarea si tratamentul termic.

Utilizarea proprietatilor de memorie a formei si superelasticitate ale
nitinolului necesitd ca piesa sa fie modelatd in forma doritd, printr-un tratament
termic caracteristic.

Metodele de tratament termic folosite pentru a realiza forma doritd sunt
similare, indiferent dac3 este vorba de memoria formei sau de starea superelastica.
Parametrii termici adecvati (temperatura si variatia ei in timp) se determina de
obicei experimental. De cele mai multe ori se prefera racirea rapida, cu apa sau aer.

Programarea se poate realiza practic prin doua procedee: SIM (Stress
Induced Martensite) sau SME (Shape Memory Effect).

In cazul SME, piesa este racitd sub Mf si adusa in forma doritda. Apoi este
incalzita pana la o temperatura situatd peste Af si i se permite sd-si ia forma
austeniticd. Procedura se repetd de 20-30 de ori, dupd care programarea se
considera incheiata. Din acest moment piesa are o forma in faza martensitica si alta
atunci cand este incalzita peste faza austenitica.

In programarea SIM, obiectul este tensionat deasupra Mf pentru a i se da forma
dorita si apoi este racit sub temperatura Mf. Dupd ce este incdlzit deasupra
temperaturii Af, obiectul ia forma originara austeniticd. Procedura se repeta de 20-
30 ori.

Diferenta dintre temperatura de tranzitie la incdlzire si cea la racire se
numeste histerezis. Histerezisul, este, in general, definit ca o diferenta de
temperaturi, la care materialul este 50% transformat in austenitd, la incaizire si
50% transformat in martensitd, la rdcire. Diferenta poate fi de 20 - 30 °C. In
practica, aceasta inseamna ca aliajele sunt concepute pentru a fi complet
transformate la temperatura corpului uman la incdlzire (Ar < 37 °C) si necesitd
racire la aproximativ +5 °C pentru a se retransforma in martensitd (Ms).

Programarea Nitinolului permite obtinerea unor implante chirurgicale care isi
modifica forma la o temperatura situata in jurul valorii de 37 ° C. Prin urmare ele pot
fi introduse in corpul pacientului la o temperaturd scizutd, sub o anumitd forma,
mai simpld. Ajungand la temperatura corpului, de 36-37 ° C, forma lor trece in cea
programatd anterior (dupa ce materialul a fost deformat plastic, el isi va reveni la
forma programata atunci cand este incélzit.)

Aceste aliaje poseda proprietdti cunoscute sub denumirea de memorie a formei.
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Se recomandd folosirea lor in ortodontie, la firele dentare arcuite, la
confectionarea de stenturi pentru anevrisme sau permeabilizarea vaselor sanguine,
a muschilor artificiali, a implantelor ortopedice, etc. [82] [83].

1.3.3. Aliaje ale titanului cu aluminiul si niobiul (Ti6AI7ZNb)

Niobiul a fost introdus in practicd la inceputul anilor 1990, datoritd
biocompatibilitatii sale excelente, cu scopul de a reduce coeficientul de dilatare
termica al titanului pur sau al celorlalte aliaje ale acestuia. Aliajele Ti-Nb prezinta un
coeficient de dilatare termica similar cu cel al acoperirilor alumino-ceramice, pe un
interval larg de temperaturd. Nb este considerat un element deosebit de util pentru
alierea Ti deoarece ii creste rezistenta la coroziune si biocompatibilitatea.

Aliajul TiAI6Nb7 prezintd o structurd eterogena de tip a-B, imbogatita cu Al
in faza a si Nb in faza B. Compozitia lui este data in tabelul 1.3:

Tabel 1.3 Compozitia Ti6AI7Nb

Element Continut
Al 5,5-6,5%
Nb 6,5-7,5%
Ta <0,50%
Fe <0,25%
N, <0,05%
0, <0,20%
C <0,08%
H, <0,009%
Ti Diferenta

Datoritd faptului cd citotoxicitatea reprezintd o problema serioasa in cazul
biomaterialelor, TiAI6Nb7 a fost conceput cu scopul de a inlocui vanadiul din TiAl6v4
cu aceeasi cantitate de niobiu, element chimic ce apartine aceleiasi grupe (a V-a )
din Sistemul Periodic. Astfel au fost pastrate proprietatile mecanice favorabile ale
aliajului, dar a fost redusa toxicitatea lui.

Duritatea pieselor turnate din TiAI6Nb7 este putin mai mica decat a celor din
TiAl6V4, dar prezintd o ductilitate si rezistenta la coroziune si uzurd mai buna.
Suprafata pieselor confectionate din acest aliaj poate fi lustruitd cu usurinta.
Proprietdtile mecanice excelente recomanda TiAI6Nb7 pentru confectionarea de

implante dentare si proteze de sold. Principalele proprietdti mecanice sunt redate in
tabelul 1.4:

Tabel 1.4 Principalele proprietati mecanice ale Ti6AI7Nb

Proprietiati Valori tipice
Rezistenta la tractiune MPa 1000 (145)
Tensiunea de incircare MPa 900 (130)
Elongatie % 12
Reducerea suprafetei % 35
Modulul de elasticitate GPa 105
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20  Proprietétile si comportarea mecanica a materialelor - 1

1.4. Influenta solicitarilor ciclice asupra proprietatilor
mecanice ale implantelor din Titan

Pentru a demonstra practic calitatile deosebite ale Titanului, descrise mai
sus, sapte plcacute de tip PD6 din trusa de implante maxilo-faciale au fost testate
atat in ceea ce priveste comportamentul la solicitdr ciclice, cat si la coroziune.

Trusa de implante cranio-maxilo-faciale este destinata rezolvarii chirurgicale
a fracturilor complicate ale viscerocraniului, precum si reconstructiei faciale. Ea
consta din 12 tipuri de implante de forme si dimensiuni diferite, si trei tipuri de
suruburi, avand o conceptie modulara, adaptata mai multor tipuri de fracturi sau
defecte osoase [31], [173], [174], {175], [158], [159], [160]. Componentele trusei
sunt reprezentate in figura 1.6 si au fost realizate ca obiectiv al unei alte teze de
doctorat [178]. Prezenta le studiaza proprietdtile din punct de vedere al
comportamentului la coroziune si al biocompatibilitatii.
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Fig. 1.6 Trusa implante cranio-maxilo-faciale

Determinarea comportarii mecanice a implantelor chirurgicale s-a efectuat
cu ajutorul echipamentul Multitest 5i (figura 1.7).
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Echipamentul MultiTest 5i este un sistem de testare la tractiune,
compresiune si incovoiere controlat complet de calculator.

Date tehnice

Capacitate maxima 5000N

Cursa efectiva a capului 600mm

Adancimea gatului 100mm

Distanta maxima de prindere 610mm
Dimensiunea maxima a piesei 730mm

Bancul de lucru ocupa o suprafata mica
Semi-portabil

Domeniul de viteza 1 - 500mm/min
Compensarea abaterii de catre celula de incarcare

MuliiTest 5-/

Fig. 1.7 Echipamentul MultiTest 5-i

Sase implante de tip PD6 au fost solicitate la un numar diferit de cicluri,
cuprins intre 0-500. Rata de crestere a fost de 100 cicluri. Implantele au fost supuse
ulterior procedurii de analiza a coroziunii, prin metode electrochimic (detaliate in
Capitolul IIT) conform tabelului 1.5 [73].
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Tabel 1.5. Solicitarile la care au fost supuse implantele

Nr. implant Nr. solicitdri ciclice Coroziune
1 0 NU
2 0 DA
3 100 DA
4 200 DA
5 300 DA
6 400 DA
7 500 DA

Ulterior s-a determinat forta necesara ruperii lor, rezultatele obtinute fiind
sintetizate in tabelul 1.6.

Tabel 1.6 Corelatia Fmax -deplasare maxima

Proba Forta Deplasarea
maxima [N] la forta maxima [mm]
1 369.9 7,47
2 371.1 7,42
3 349.9 6,92
4 348.1 7,17
5 351.2 6,92
6 352.2 6,10
7 340.6 6,35

Fiind vorba de implante destinate consolidarii fracturilor mandibulare, a fost
ales un tip de solicitari care sa se incadreze in limitele fiziologice ale procesului de
masticatie.

Solicitarile au inclus o tractiune pan3d la 200 N urmatd de o compresiune
pana la -40 N, viteza de incarcare fiind de 5 mm/min.

Se observa o rupere in doud trepte, datoritd ruperii implantului in zona
gaurii pentru surub din mijlocul lui.

Comportamentul implantelor de tip PD6 la solicitarile ciclice este reprezentat
in figurile 1.8 - 1.13.

coo 810

) 040

0
Drsplacement jmmi

Fig. 1.8 Solicitdri 100 cicluri
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x coeor

Doplacement (mm)

Fig. 1.9 Solicitari 200 cicluri

000 010 020
Displacement fmm]

Fig. 1.10 Solicitari 300 cicluri

Drsplacement (mm)

Fig. 1.11 Solicitari 400 cicluri
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Test

Crplacemernt [rm)

Fig. 1.12 Solicitari 500 cicluri

Palierele care se observa pe fiecare dintre aceste curbe sunt cauzate de
dispozitivul de prindere, datorita formei conice a grupului.

Prima curba difera fata de celelalte deoarece s-a pornit de la valoarea 0, nu
de -40.

Din analiza curbelor se observa ca alungirea la o incarcare de 200 N variaza
ascendent cu cresterea numarului de cicluri.

Urmatoarea etapa a constat in evaluarea comportamentului la coroziune al
probelor supuse la incercari ciclice [156], [148], [150], [151], [180]. Curbele

obtinute pentru proba martor si placutele solicitate sunt reprezentate in figurile 1.
13-1.18.

€ it ot
. “

= -t

Fig.1.13 a Voltametrie ciclica Ti martor  Fig. 1.13 b Transformarea Tafel Ti martor

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 4,653 pm/an
E(i=0) = -342,0 mV
i corrosion = 0,5342 yA/cm?
Rp = 146,65 kQ*cm?2

Viteza de coroziune este proportionala cu aria cuprins3 intre ramura anodici
si cea catodica a curbei. In figura 1.13 a se observd c3 aceastd suprafatd este
redusa, prin urmare si viteza de coroziune are valori mai mici fata de celelalte
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1.4 - Influenta uzurii asupra proprietatilor mecanice ale implantelor din Ti 25

probe. Potentialele maxime sunt deplasate spre valori mai electronegative si
corespund unei densitati de curent mici, aspect caracteristic starilor stabile
electrochimic [130].

[
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Fig. 1.14 a Voltametrie cidica Ti 100 cicluri Fig. 1.14 b Transformarea Tafel Ti 100 cicluri

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune =19,03 ym/an
E(i=0) = -550,1 mV
i corrosion = 2,1848 pyA/cm?
Rp = 42,24 kQ2.cm?

in figura 1.14 a se observa ci suprafata cuprinsd intre ramura anodici si
cea catodica este mai mare decat in cazul anterior.

Curba corespunzatoare primului cicdu are alura deosebitd fatd de
urmatoarele, dupa care suprafata se stabilizeaz3. Pentru urmétoarele dou3 cicluri se
observa o suprapunere aproape perfecta a curbelor, atadt pe ramura anodicid cat si
pe cea catodica, ceea ce denota o stabilizare a suprafetei.

Comoat e s
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= ) > ™ P =3 0

rva

Fig. 1.15 a Voltametrie diclica Ti 200 cicluri  Fig. 1.15 b Transformarea Tafel Ti 200 cicluri

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 52,55 ym/an
E(i=0) = -527,4 mV
i corrosion = 0,0060 mA/cm?2
Rp = 5,97 kQ*cm?2
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26 Proprietdtile si comportarea mecanica a materialelor - 1

in figura 1.15 a se observd c3 suprafata cuprinsd intre ramura anodic3 si
cea catodica prezina o tendinta de crestere, procesele de coroziune se deplaseaza
spre valori electronegative si densitatea de curent este mai mare decat in la probele
anterioare, demonstrand prezenta unor procese de coroziune mai intense. Alura
curbelor anodice si catodice se pastreaza. Suprapunerea acestora denotd cd
procesul de coroziune se desfasoara cu o viteza constanta.

art et bt
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Fig. 1.16 a Voltametrie didic3 Ti 300 ciduri  Fig. 1.16 b Transformarea Tafel Ti 300 diduri

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 63,94 ym/an
E(i=0) = -676,3 mV
i corrosion = 0,0073 mA/cm?2
Rp = 2,39 kQ*cm?2

In figura 1.16 a se observa ca suprafata de sub curb3 este mai mare fat3 de
cazurile anterioare, fiind insotita si de o crestere a densititii de curent. Pentru
primul ciclu, pe suprafata curbei se observa un varf, corespunzitor unui potential de
aproximativ 200 mV si un platou, cuprins intre 400 mV - 700 mV. Aceste modificiri
s-ar putea datora unei strapungeri a stratului protector de oxid de Titan, urmat3 de
refacerea acestuia (repasivare). Pentru urmatoarele cicluri alura curbei ramane
constantd, ceea ce denota o stabilizare a suprafetei. [9], [10], [11].
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Fig.1.17 a VoItameth'e ddica Ti 400 cicluri Fig. 1.17 b Transformarea Tafel Ti 400 ciduri
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Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune =68,25 pm/an
E(i=0) = -483,0 mV
i corrosion = 7,8349 pA/cm2
Rp = 27,95 kQ*cm?2

In figura 1. 17 a se observd c3 suprafata delimitatd de curb3 este mare,
procesul de coroziune este deplasat spre potentiale mai electronegative si densitati
de curent mari, ceea ce corespunde unei viteze de coroziune mai mari. Ramurile
anodice si catodice ale curbelor se suprapun, demostrand ca procesul se desfasoara
cu o viteza constanta (10], [11], [37].

In etapa urmatoare, placutele au fost supuse unor solicitari de tractiune
pana la rupere. Graficele rezultate pentru cele cinci implanturi sunt reprezentate in
figurile 1.18 - 1.24.

0 2 H 5 g 10
Displacement (mm|

Fig.1.18 Placuta PD6 nesolicitata

0 2 4 3 8 0
Drplacemert (mmj

Fig.1.19 Placuta PD6 corodata
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Displacermant (]

o

H H 6 8 10
Doplacemert (mm]

Fig.1.21 Placuta PD6 corodata +200 cicluri

Test
0 M )‘; N
2 i K [ 10

Daplacement (mm)

Fig.1.22 Placuta PD6 corodatd +300 cicluri
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Decplacement {mm)

Fig.nr.1.23 Placutd PD6 corodata +400 cicluri

~d
i
®
2

Crplacement (mm)

Fig. 1.24 Placuta PD6 corodata +500 cicluri

Din figurile de mai sus rezulta ca intervalul cuprins intre 0-1,25 mm
(masurat pe grafice, portiunea abrupta a curbei) corespunde deformarii elastice. El
este aproximativ acelasi pentru toate placutele testate.

Pe intervalul corespunzator deformarilor plastice, panta graficului (tg a) este
aproximativ egald pentru toate probele.

In cazul figurilor 1.18, 1.19, 1.21 si 1.23 se observa o inflexiune a curbei pe
portiunea de rupere. Aceasta e cauzata de ruperea in doi timpi a pldcutelor, in zona
gdurii pentru surub.

In figura 1.25 se observa ca alungirea implantului pana la rupere scade
odatd cu cresterea numarului de cicluri la care este supus implantul, insa aceasta
scadere nu este semnificativd. Astfel pentru un implant supus la 500 cicluri
deformatia pana la rupere scade cu aproximativ 1 mm.
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Alungirea impiantulul pana ta rupere

y=-02143x + 7.7643

\/ R?=0.798

1 2 3 4 5 6 7
Tiou implantil

Fig. 1.25 Alungirea implantului pana la rupere
In figura 1.26 se observd c# odatd cu cresterea numarului de cicluri forta
maxima de rupere scade, acest lucru fiind datorat oboselii materialului.

in tabelul 1.7 sunt sistematizate solicit3rile la care au fost supuse implantele
si rezultatele obtinute.

Tabelul 1.7 Sistematizarea valorilor experimentale

Proba Forta Deplasarea Viteza de
maxima la forta maxima coroziune
Martor 1 369,9 7,47 -
Martor corodat 371,1 7,42 4,653
100 cicluri 349,9 6,92 19,030
200 cicluri 348,1 7,17 52,550
300 cicluri 351,2 6,92 63,940
400 cicluri 352,2 6,10 68,250
500 cicluri 340,6 6,35 -

{-\nalizénd datele din tabel, se pot trage urmatoarele concluzii:

In cazul de fatd, coroziunea nu influenteaza in mod semnificativ forta de
rupere, valoarea acesteia fiind aproximativ aceeasi in cazul implantului necorodat
(1) si a celui corodat (2) (1.2 N).

Solicitarile ciclice au in schimb o influentd destul de mare asupra vitezei de
coroziune, ducand la cresterea acesteia.
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Fig. 1.26 Variatia fortei de rupere

1.5. Concluzii

Capitolul 1 al tezei contine o trecere in revista a princpalelor proprietati
chimice, fizice si mecanice ale titanului si ale catorva dintre aliajele sale.

Ti si aligjele sale prezintd o stabilitate chimicd deosebitd, datoratd formarii
pe suprafata sa a unui strat de oxizi si suboxizi de Ti, dintre care cel mai important
este TiO,. Prezen{a acestui strat si particularitatile lui influenteazd in mod decisiv
comportamentul implantului.

Proprietatile fizice si mecanice ale Ti si aliajelor sale sunt de asemenea de
exceptie. Adaugand la toate acestea larga raspandire in scoarta si elaborarea unor
metode industriale relativ simple de obtinere a Ti si a aliajelor lui, acesta devine
foarte competitiv in realizarea de implante chirurgicale, aplicatiile gasindu-gi
justificare atat din punct de vedere medical, cat si economic.

O contributie personald constd in abordarea complexd a studiului
comportamentuiui implantelor din Ti, supuse simultan atat la un numar relativ redus
de solicitari ciclice, cat si la coroziune, situatie simitara celei intalnite in cazul tipului
de implant luat in studiu (PD6).

Condluzia rezultatad este ca solicitarile ciclice duc doar la cresterea vitezei de
coroziune si nu influenteaza in mod semnificativ proprietdtile mecanice ale
implantului.
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CAPITOLUL II
INTERFATA METAL - MEDIU BIOLOGIC

2.1. Raspunsul materialului la actiunea mediului biologic

Suprafata unui solid in contact cu un mediu gazos sau lichid reprezinta un
element de discontinuitate la nivelul fazei condensate. Atomii si moleculele localizate
pe suprafatd sunt intr-un mediu electronic intens neomogen, formand o interfata cu
o energie relativ ridicatd, deoarece atomilor plasati pe suprafata metalului le lipsesc
o parte din legaturile cu atomii metalici vecini, prezentdnd o reactivitate crescuta
fata de mediu [57], [58], [86].

Din punct de vedere termodinamic, suprafata tinde intotdeauna sa-si
minimizeze energia la nivelul interfetelor, stabilizdnd astfel intreg sistemul. Aceasta
stabilizare se poate realiza practic pe mai multe cai, in functie de situatia existenta:
pozitia atomilor se poate schimba comparativ cu structura cristalind a materialului
vrac, pentru cateva straturi atomice exterioare (cel mai frecvent patru-cinci); atomii
de la suprafata isi pot modifica aranjamentul (se pot rearanja); compozitia chimica
la nivelul suprafetei unui material compus din mai multe elemente se poate
schimba, prin depletia sau imbogatirea preferentiala in anumite componente sau
impuritati; sau suprafata se poate contamina prin absorbtia unor molecule organice,
ceea ce ar avea ca efect reducerea energiei interfaciale.

O caracterizare atenta a suprafetei titanului este importantd pentru cd
permite o mai bunad intelegere a legaturilor ce exista intre comportamentul biologic
(in vitro si in vivo) si proprietdtile probei sau ale instrumentului testat [57], [95].

Din punct de vedere chimic, titanul prezinta o rata mare de pasivare si
repasivare, pe un interval mare de pH, prin formarea de oxizi si suboxizi cu un grad
de solubilitate foarte redus [97]. El este capabil sa formeze mai multi oxizi
stoechiometrici sau non-stoechiometrici, cum ar fi TiO, Ti,O03, Ti;Os, si TiO, , care
este cel mai stabil din punct de vedere termodinamic. Structura acestui strat oxidic
este foarte complicatd. Foarte important pentru schimbul dintre implantele si
restaurarile din titan si mediul in care se implanteaza, este acest strat de oxizi si nu
metalul in sine. Din acest motiv, in cursul prelucrarii titanului sau aliajelor sale nu se
executa operatii ce ar putea impiedica formarea acestui strat izolant.

Dioxidul de titan TiO, cel mai stabil oxid de titan; se intdlneste in natura sub
formd@ de minerale, denumite rutil, anatas (in cristale tetragonale) si brokit (in
cristale rombice). Masura stabilitatii unei legdturi chimice este entalpia liberd de
formare G°f , cele mai stabile legaturi avand valorile cele mai mici. Entalpia liberd
de formare a rutilului este de 853.3 k3/mol la temperatura camerei. Aceastd valoare
este depdsita de foarte putine legdturi. Rutilul fiind din punct de vedere
termodinamic cel mai stabil oxid titanic, rezultd ca anatasul si brochitul se vor
transforma in rutil prin aport de energie.

Desi are o pasivitate chimica relativ crescutd, dioxidul de titan poate fi redus la
numeroase faze nestoechiometrice. Cele mai importante sunt fazele Magneli

Ti,0,, (4<n<9), oxizii Ti,; O si Ti, O,, precum gi faza nestoichiometricd TiO, (0,7< x
<1,3). Fazele Magneli sunt formate din plad cu structurd asemanatoare rutilului, care au o
grosime de n TiO , -octaedri. Placile au noduri sau laturi comune, economisind astfel atomi
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2.1 - Raspunsul materialului la actiunea mediului biologic 33

de oxigen. Majoritatii fazelor Magneli le corespund transformdri de benzi de
semiconductori, Ti, O, prezentand la temperatura camerei proprietati metalice.

Oxidul Ti; O, de culoare negru-albastruie, poate fi redus cu hidrogen la
temperatura de 900°C, la TiO ;. La 175°C trece de la semiconductor la conductor.

Ti, O, se obtine din Ti si TiO, la 1600°C. Este vorba de un material violet
inchis cu o relativa inertie chimica, sensibil numai fatd de acizii oxidanti. Tot din Ti gi
TiO, se obtine si 770; formula ingeala, fiind vorba de un compus nestoichiometric,

de culoarea bronzului si foarte oxidabil. Structura corespunde unei retele de NaCl
modificate, multe noduri din retea ramanand libere.

Oxigenul este solubil in Titan pand la o concentratie de TiO,; atomii de

oxigen ocupad octaedrii liberi din reteaua cubica centratd intern, existenta fazelor
Ti O, Ti,O si Ti, O putand fi demonstratd cristalografic. Probabil cd toate aceste

faze suboxidice contin un procent ridicat de legaturi metal-metal [65], [93], [147].

Caracteristicile stratului de oxid de pe suprafata Ti pur, /Ja temperatura

camerei, pot fi rezumate astfel (figura 2.1):

e Un film de oxid de natura amorfa sau microcristalind avand de obicei
grosimea cuprinsa intre 3-7 nm, compus in special din cel mai stabil
oxid al Ti, anume TiO,;

¢ O interfata Ti/TiO, caracterizatd de un raport O : Ti care variazad gradual
de la 2:1 in cazul TiO, pana aproape de zero in cazul metalului vrac;

e Hidroxidul si apa chemosorbite, legate puternic de suprafata exterioara.
Proprietdtile acestui strat depind in buna mdsura de conditiile in care a
fost pregatita suprafata probei. In plus mai poate exista un strat de apa
adsorbita fizic pe suprafata;

e Stratul situat la limita exterioara consta fie din specii organice adsorbite
(cum ar fi hidrocarburile) fie din compusi organometalici (alcoxizi sau
carboxilati de titan), a cdror concentratie depinde nu doar de cét de bine
a fost pregatita in prealabil suprafata metalului, ci si de timpul de
expunere la actiunea mediului;

o
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Fig. 2.1 Structura straturilor de oxizi ce iau nastere pe suprafata Ti,
la temperatura camerei
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Caracteristicile stratului de oxid de pe suprafata implantelor
chirurgicale (inainte de utilizarea lor clinicd) sunt diferite de cele ale suprafetelor
de referinta produse in conditii de laborator.

in acest caz se folosesc mostre de Ti CP preparate in conditii identice cu cele
utilizate in confectionarea implantelor: lustruire mecanica, curatare prin ultrasonare
in baie de solventi organici si sterilizare, dupa procedeele utilizate de producator.

S-a demonstrat ca in aceasta situatie, suprafata consta dintr-un strat
subtire de oxid (3-6 nm) acoperit cu un strat de contaminare constand din molecule
organice cu continut de C si H si mici cantitati de contaminanti anorganici, cum ar fi
ioni de Ca, Ci, S, P si Na.

Grosimea stratului de oxid, precum si tipul respectiv gradul de contaminare,
depind intr-o mare masurad atat de procedeele alese pentru tratamentul suprafetei
cat si de modul in care a fost manipulat implantul. Procedeul de sterilizare are de
asemenea o importanta deosebitd. Spectroscopia de raze X a pus in evidentad
prezenta mai multor tipuri de straturi de suprafatd, ce pot avea compozitii chimice
variate. Acestea pot contine fie un strat subtire de oxid de titan acoperit de un film
de contaminanti ce contin hidrocarburi (similar cazului discutat mai sus) fie o
concentratie crescuta de compusi ai siliciului cu carbonul si oxigenul [100].

Ca toate straturile de oxizi ale aliajelor nenobile si cel al titanului este
sensibil la solicitarea de forfecare dezvoltatd in cursul migcdrilor, dar existda si
metode adecvate pentru stabilizarea stratului de oxizi: electrochimice (anodizare)
sau transformare chimica de faza, completate de colorari oxidative.

S-a insistat asupra asupra chimiei oxizilor din titan datoritd importantei
acestora in decursul prelucrarii titanului, dar si asupra integrarii tisulare a
implantelor din titan [64], [97]. Astfel, dacd nu se aleg instrumentele adecvate de
manipulare a implantelor sau daca acestea nu se utilizeaza in mod necorespunzdtor,
se creeazd conditii pentru aparitia fazelor de oxizi. La inserarea unui implant din
titan se recomanda utilizarea unor instrumente cu parte activa tot din titan.

2.2. Modificarea proprietatilor fizico chimice ale filmului
de oxid de titan in contact cu electrolitii si fluidele
corporale

S-a demonstrat ca interactiunea dintre biomaterial si mediul biologic are loc
intr-o interfata ingustd, de aproximativ 1 nm [97]. Cu toate acestea este evident ca
interfata oxid de titan / fluide biologice este cea mai relevanta in ceea ce priveste
utilizarea titanului in domeniul biomedical. in profida acestui interes major, din
pacate existd putine informatii referitoare la ea.

In general, tipurile de procese care au loc la nivelul interfetei oxid de
titan/mediu biologic sunt urmatoarele:

1. Hidratarea filmului de oxid : chiar daca prezenta hidroxizilor si a apei
chemosorbite a fost pusa in evidenta pe suprafata filmului de oxid de titan si in
cazul expunerii la aer, hidratarea acestei suprafete nu este completa si depinde de
tratamentul anterior la care a fost supus materialul. Prin urmare dupa introducerea
implantului in organismul uman este posibilé o hidratare suplimentara a suprafetei.

2. Dizolvarea si cresterea filmului de oxid sunt procese competitive; in
profida naturii aparent pasive a filmului de oxid, el are o mare influentd asupra
cineticii dizolvarii si eliberdrii pasive a speciilor chimice rezultate din coroziunea
titanului [72].
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3. Readiiile aciodobazice se produc imediat dupa ce metalul intra in
contact cu apa si electrolitii, cu formarea unor sardni electrice la nivelul interfetei.
Semnul si concentratiile acestor sarcini depind de tipul si concentratiile hidroxizilor
prezenti pe suprafatda. Sarcinile prezente pe suprafata mai influenteazd si
interactiunea dintre ioni sau molecule cu sarcini partiale (proteine). De asemenea s-
a mai demonstrat @ interactiunile dintre osteoblaste si procesul de formare a
tesutului osos (atasare, modificari morfologice 1 mineralizare) sunt influentate de
sartina electrica a suprafetei.

4. Interactiunea oxidului metalic cu ionii anorganici continuti in
fluidele corporale, cum ar fi caldul si fosfatii, poate modifica in timp proprietatile
suprafetelor.

La o valoare a pH-ului de 7, apropiat de cel prezent in mediile biologice,
sunt posibile urmatoarele reactii:

TiO, + x H,0 «— TiD,aq c=10%M
TiO, + 2 H,0 « [HTIO3] + H30* c<10°M
TiO; + 2 H0 « [TI(OH)3]* OH" c<10'°M

in care c reprezintd concentratia si M numarul de moli

in aceste conditii, filmul de TiO, prezintd o usoara sarcind negativa.
Constanta dielectrica relativa a TiO, este apropiata de cea a apei [100].

€5 = 40 - 110
€Enmi = 78

Prin urmare, suprafata Ti nu interactioneaza putemic cu proteinele din
matricea extracelulara si nici nu le denatureaza.

Topografia suprafetei poate avea un rol cel putin la fel de important ca
proprietdtile chimice ale materialului. Prin urmare, elaborarea unor metode
standardizate si cat mai apropiate de mediile biologice in care functioneaza
implantul devine imperativa. Dificultatile in elaborarea acestor metode se leaga de
multifactorialitatea corelatiilor dintre suprafata cercetatd, culturile celulare,
animalele folosite in studiile experimentale si datele clinice obtinute.

In figura 2.1 sunt reprezentate principalele interdependente ce iau nastere
intre suprafata implantului si mediul biologic in care acesta functioneaza:

Primul eveniment ce se produce imediat dupa implantarea metalului sau a
altor biomateriale este absorbtia proteinelor. Acestea provin in primul rénd din
sange si fluidele inconjuratoare si ulterior din activitatea celulara din regiunea
periprostetica. Odatd ajunse pe suprafatd, proteinele pot sa se desoarba (native sau
denaturate, intacte sau fragmentate) sau s38 r@amana in situ, mediind astfel
interactiunile {esut - implant. Se pare ca@ aceasta prima etapa are o importanta
foarte mare in ceea ce priveste reactia ulterioara a gazdei.
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Compozitia Adsorbtia
Suprafetei proteinelor
Aderenta
celulara
Proliferare
celulara
ENERGIA
Rugozitatea DE
Suprafetei EEEEEEE— -
praret SUPRAFATA
Diferentiere
celulara
Sinteza matricei
extracelulare
Topografia calcifiere

Suprafetei

Fig. 2.1. Principalele procese care apar la nivelul interfetei

in plus fat3 de absorbtia proteinelor, pe suprafata implantelor se mai pot produce
si alte modificari importante, cele mai multe de naturd oxidativa. Stratul de oxid de pe
suprafatd poate sa creasca semnificativ in grosime, dar si sa incorporeze Ca, P si S.

Cresterea continud a grosimii acestuia reflectda existenta unor procese
electrochimice care se produc la interfata implant - mediu biologic. Produsii de
coroziune se pot acumula local, sau pot difuza sistemic. In unele situatii, in cazul
pacientilor cu implant s-a observat o crestere vizibilda a concentratiei metalelor atat
in tesutul periprostetic, cat si in urind. De exemplu, in membranele fibroase ce
incapsuleaza implantul au putut fi decelate niveluri de pana la 21 ppm Ti, 10.5 ppm
Al si 1 ppm V, in cazul unui implant confectionat din Ti6Al4V si de pana la 2 ppm Co,
12.5 ppm Cr si 1.5 ppm Mo Tn jurul unui implant de tip CoCrMo. Chiar daca aceste
microelemente sunt importante pentru sanatate, in concentratii prea mari ele devin
toxice, putand cauza reactii de hipersensibilitate si chiar dezvoltarea cancerului.

2.3. Interactiunea proteine-suprafata

Comportamentul proteinelor la nivelul suprafetei joaca un rol extrem de
important in determinarea naturii interfetei tesut-implant. Proteinele absorbite pe
suprafata acestuia pot afecta coagularea séngelui, activarea complementului si
adeziunea celulard sau bacteriana. Mai mult decat atat, proteinele adsorbite pot
influenta si proprietatile, respectiv degradarea biomaterialului.
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Activitatea proteinelor la nivelul suprafetei implantului se coreleaza in
special cu structura lor primard, prin urmare secventa de aminoacizi poate afecta
natura interactiunilor proteina-suprafata. Se pare ca moleculele de mari dimensiuni
sunt cele mai reactive, deoarece sunt capabile sa punad la dispozitie mai multe
puncte de contact cu suprafata. De exemplu o molecula de albumina, avand masa
moleculara de 67 kDa (kilo Daltoni, unitate de masurd pentru masa moleculara in
cazul polimerilor) poate prezenta 77 puncte de contact, iar fibrinogenul, avand masa
moleculara de 340 kDa, formeaza 703 puncte de contact per molecula.

Dimensiunea moleculei nu este singurul element determinant, deoarece
hemoglobina, chiar dacd are doar 65 kDa, prezinta o activitate de suprafatd mult
mai mare decat fibrinogenul.

Datorita hidrofobicitatii lor, aminoacizii purtatori de sarcina electricd sunt
localizati in general pe partea exterioara a proteinelor si sunt predispusi la interactiunea
cu suprafetele. Prin urmare si sarcina, respectiv distributia ei, poate influenta adsorbtia
proteinelor. Este interesant de subliniat si faptul ca proteinele prezinta o activitate de
suprafata mai mare in jurul punctului izoelectric pI (pH la care proteinele au sarcina
zero). Acest fenomen se explica prin faptul ca moleculele proteice nu interactioneaza
doar cu suprafata. De exemplu, 1 ml de solutie contindnd 1 mg de proteine cu masa de
50 kDa vor contine aproximativ 10! molecule. Un numar asa de mare de molecule vor
interactiona nu doar cu suprafata, ci si intre ele (interactiuni laterale). La punctul
izoelectric, fenomenul de respingere electrostaticd dintre moleculele lipsite de sarcina
electricd este mult mai redus, permitdnd unui numar mai mare de proteine sd
interactioneze intre ele. O a doua explicatie se referd la alterarea structurii proteice
provocata de modificarile sarcinilor electrice ale aminoacizilor componenti. In aceasta
situatie, cu suprafata vor interactiona alti aminoacizi, prin urmare va fi afectat si modul
in care proteina se leaga la suprafata.

Deplierea proteinelor afecteaza de asemenea procesul de adsorbtie. Prin
depliere sunt expuse mai multe puncte active ce pot functiona ca puncte de contact cu
suprafata, prin urmare rezultdnd o suprafatd activd mai mare. Acest fenomen se
observa in special la proteinele mai putin stabile, cum ar fi hemoglobina S [12], [16].

2.4. Investigarea filmelor de oxid de Titan de pe suprafata
implantelor recuperate

Diferitele etape ale interactiunilor chimice si biochimice care se produc in
prima fazd a expunerii suprafetei de oxid de Ti la actiunea mediului biologic sunt
reprezentate schematic in imaginile de mai jos (figurile 2.3 - 2.6). Chiar si in
aceasta reprezentare simplificatd se observa c3 este vorba de procese in cascada
sau simultane, care se influenteaza reciproc [152].

In literatura de specialitate exista numeroase studii referitoare la anumite
particularitati ale implantelor recuperate din corpul pacientilor, axate in special pe
caracteristicile tesuturilor adiacente implantelor, comportamentul straturilor
interfaciale, particulele de uzurd, contaminare prin procese de fabricatie sau
sterilizare, etc [16].
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Meial Oxid

Fig. 2.3 Adsorbtia cationilor si a anionilor din fluidele corporale
(in special calciu si fosfat)

Strat de oxid
do Ti hidrata

Fig. 2.2 Hidroxilarea si hidratarea filmului de TiO , in contact cu solutii apoase

e n et e o n

bt tarn e b

Metal Oxid Ioni anorganici adsorbit

+ biomolecule + retea de fibrma

+ trombocite

Fig. 2.4 Adsorbtia biomoleculelor (proteine, glicoproteine, lipoproteine,
proteoglicani, polizaharide), aderarea trombocitelor, formarea retelei de fibrind in

contact cu sangele
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Fig. 2.5 Modifican ulterioare ale suprafetei: cresterea stratului de oxid/hidroxid (poros,
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Fig. 2.6 Formarea arhitecturii interfetei pe parcursul activitatii celulare: depunerea
matricei extracelulare, formarea retelei de colagen, mineralizarea acesteia

in cazul unor implante subcutanate recuperate dupd 9 sdptimani respectiv
6 luni de la implantare, s-a demonstrat ca suprafata consta dintr-un strat de TiO,
acoperit cu un strat proteic cu o grosime de 6-9 nm. Taria legaturii stratului organic a
fost investigata prin expunere la electroliti avand diferite valori ale pH-uri si ale potentialelor
redox [58], [61], [62].

Implantele recuperate din osul cortical nu au prezentat modificari
semnificative ale grosimii stratuiui de oxid, in timp ce in cazul celor medulare s-a
observat o crestere a stratului de oxid de 3-4 ori.

Incorporarea ionilor de calciu si de fosfat in stratul de oxid a fost observata
in cazul implantelor localizate in osul cortical si medular, nu si in cazul celor
recuperate din tesuturile moi.

Un studiu efectuat asupra unor implante stomatologice recuperate de la
pacienti ca urmare a osteointegrarii deficitare, a evidentiat pe suprafata acestora
unele elemente specifice (Pb, Zn, Sn), absente in mod normal [6].

Concentratiile relativ mari de Ti masurate in tesuturile peri implant nu pot fi
explicate doar pe baza reactiilor Titanului in mediu apos [123]. Prin urmare in acest
caz intervin alte cauze, unele provocate de uzura mecanica si altele activate de
intermediarii oxidici.
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Superoxidul 0% este produs de granulocitele polimorfonucleare pe parcursul
proceselor inflamatorii in concentratii de 1 nmol/min/10 7 celule. Sub actiunea
cataliticd a superoxid dismutazei (SOD) acesta este transformat in peroxidul de
hidrogen (H,0,), care este un oxidant puternic. In urma reactiei dintre TiO; gi
peroxidul de hidrogen poate lua nastere peroxidul de Titan TiO,% si superoxidul de
Titan TiO?*~ . Descompunerea compusilor peroxidici duce la formarea unor sechestre
locale de TiO,, TiOOH si H,0, .

TiOOH fost pus de multe ori in evidenta in capsula fibroasa din jurul unor
implante respinse.

2.5. Capacitatea de umezire (hidrofilia)

Energia liberd de suprafatd y (sau hidrofilia) este un parametru important al
aderentei celulare. In general se accepta faptul ca valoarea mare a energiei libere
de suprafatd a suprafetelor hidrofile incurajeaza adeziunea, deoarece energia
necesara adeziunii este disponibila fara probleme in acest caz [45], [122].

Studiile privind hidrofilia suprafetelor Nitinolului au demonstrat ca unghiul de
contact si energia libera de suprafata pot fi afectate in mod sensibil in urma
sterilizarii. (figura 2.7 a, b; figura 2.8) [170].

250am

/N“w

0 25 S0 gan 0 2 50 pm
a) b)

Fig. 2.7 Rugozitatea Nitinolului, inainte (a) si dupd sterilizarea
cu oxid de etilena(b)
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Suprafata lustruitd electrochimic prezinta pentru apa un unghi de contact de
67,4° care corespunde unei valori a energiei libere de 36.1 x 10 >N /m, evidentiind
un caracter hidrofob al suprafetei. Toate celelalte suprafete, cu exceptia celei
sterilizate cu oxid de etilend (EtO) sunt hidrofile (y > 50x10 > N/m).

Suprafetele lustruite electrochimic favorizeazd aderarea si multiplicarea
fibroblastilor cu pana la 50%, se pare datoritad naturii hidrofobe a suprafetei (y = 36
x 10 3 N/m).

Prin urmare, se poate trage concluzia ca in urma sterilizarii pot rezulta
suprafete noi, cu un impact biologic necunoscut [133].

Procedeele de sterilizare de tipul radiatiilor y sau fascicolelor de electroni,
utilizate in special pentru masele plastice, pot afecta de asemenea calitatea
suprafetelor. Sterilizarea prin radiatii y a aliajelor pe baza de Ti poate avea ca efect
o crestere a solubilitatii metalului [154], [155] [156], [157].

Expunerea la actiunea fasciculelor de electroni, in special la temperaturi
joase, poate afecta rezistenta la coroziune intr-un mod nedorit, datoritd activarii
suprafetei.

2.6. Reactia gazdei la actiunea biomaterialelor metalice

Reactia gazdei la actiunea implantului implica o serie de evenimente la
nivelul matricei extracelulare, culmindnd, in situatia ideald, cu osteointegrarea
implantutui [78].

Pornind de la reactiile ce au loc la nivelul interfetelor, materialele pot fi
clasificate in toxice, biologic inactive (inerte) si bioactive sau resorbabile.

Materialele toxice nu se utilizeaza pentru confectionarea implantelor.

Biomaterialele metalice sunt incluse in categoria materialelor quasi inerte.
Datoritd proprietatilor mecanice bune, se utilizeazd pentru confectionarea
implantelor ce lucreaza la inc3rcari mecanice relativ mari [2], [18], [19], [119].

Osteoliza, resorbtia osoasa si formarea unei capsule fibroase groase intre os
si implant reflectd o biocompatibilitate redusa [103].

Biocompatibilitatea materialului implantat este in stransa legaturd cu
reactiile ce rezultd din interactiunea dintre suprafata biomaterialului si reactia
inflamatorie a gazdei. La aceasta contribuie mai multi factori. Unii dintre ei, cum ar
fi starea generald de sanatate, varsta, gradul de perfuzie tisulara, factorii
imunologici, sunt caracteristici ale individului, iar altii, cum ar fi rugozitatea,
porozitatea, reactiile chimice de pe suprafata, viteza de coroziune si toxicitatea
elementelor metalice prezente in aliaj, tin de material.

Reactia inflamatorie mai poate fi declansata si de particulele de uzura
provenite din materiale non toxice, dar care au o anumitda dimensiune. Aceste
particule pot provoca activarea fagocitelor, declansand astfel eliberarea de citokine,
proteinaze, sau alti mediatori ai inflamatiei, ducadnd astfel la dezvoltarea unei
inflamatji cronice, insotite de osteoliza si osteoporozd [25], [26], [27].

In cazul pierderii aseptice a implantului, aceste particule de uzura pot duce
la formarea, intre prosteza si os, a unei interfete membranare de tip sinovial, slab
vascularizata.

Raspunsul individual al fiecarei celule depinde de cit de bine reuseste
materialul folosit sd8 reproduca mediul ei natural (extracelular). Agentii bioactivi
eliberati din celula pot ataca suprafata implantului.
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Structura fizicd a suprafetei are o influentd mai redusa asupra raspunsului
biologic al materialului, deoarece acesta se prezuma non toxic si nu elibereaza nici o
substantd biologic activd. Ea intervine in special in cazul absorbtiei proteinelor
plasmatice. Dupd implantare, are loc un proces de coagulare si vascularizare. In
prima etapa, implantul este acoperit cu un cheag ce contine leucocite, eritrocite si
proteine de coagulare. Implantul si trauma chirurgicala declanseazd o reactie
inlamatorie care elimind din zona tesutul lezat, cheagul si bacteriile. Celulele
inflamatorii, In prima etapda granulocitele plimorfonucleare apoi monocitele,
indeparteazd debrisul si materialul strdin. In etapa ulterioard intervin si
macrofagele. In cazul unui proces inflamator prelungit, enzimele provenite de la
macrofagele activate pot determina fibroblastii sa sintetizeze o capsulad fibroasa in
jurul implantului. Atat timp cat activarea macrofagelor este mentinuta, are loc
procesul de ingrosare a membranei fibroase [129].

2.7. Concluzii

Capitolul 1I al tezei abordeaza problematica interfetei titan — mediu extern,
continand oxizi §i suboxizi ai Ti. Chiar daca grosimea unei interfete formate in mod
spontan nu depaseste valoarea de 3-6 nm, la nivelul ei au loc un numar foarte mare
de reactii chimice si fizice. Natura si comportamentul acestei suprafete prezinta o
importanta deosebitd, putdnd conditiona evolutia in timp a implantului.

O contributie personald in aceasta directie a fost determinarea modului in
care metoda de sterilizare aleasd poate influenta gradul de aderenta celulara, pe
diverse placute din Ti, Ti anodizat si Ti acoperit cu hidroxiapatitd, prin metode
electrochimice. Concluzia rezultatd, discutata mai pe larg in cadrul capitolului V, este
ca sterilizarea cu etilen oxid este metoda cea mai bund, favorizand aderenta celular3
pe toate probele evaluate.

Studiul procesetor fizice, chimice si biochimice care iau nagtere la acest nivel
este in continuare un subiect deschis si o provocare la adresa cercetdtorilor. Din
pacate dimensiunea extrem de redusd a interfetei, precum si complexitatea
fenomenelor ce iau nastere la nivelul ei, cer elaborarea unor metode de studiu noi,
mai sensibile si eficiente
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CAPITOLUL II1I
COROZIUNEA IMPLANTELOR METALICE

3.1. Notiuni generale legate de coroziune

Definitii:

Coroziunea este interactiunea fizico-chimica dintre un metal si mediul sau
inconjurator, care conduce la modificarea proprietatilor materialului si deseori la
degradarea functionald a acestuia, a mediului sdu inconjurator sau a sistemului
constituit din cei doi factori [11], [42].

Coroziunea electrochimica este coroziunea care implica cel putin o reactie
anodica si una catodica [14].

Din punct de vedere al coroziunii, sistemele biologice prezinta muite
particularitati.

Fluidele corporale pot fi echivalate cu o solutie aerata contindnd NaCl 0,9%
(113 mEqg/!l), cu mici cantitdti de alte saruri sau compusi organici. Ele mai contin si
cantitati variate de aminoacizi si proteine ce pot influenta coroziunea metalelor.
Oxigenul dizolvat in sange poate accelera si el procesele de coroziune. pH-ul este
situat in jurul valorii de 7,4. Variatiile lui sunt mici, datoritd sistemelor tampon. El
poate Inregistra mici cresteri locale, adiacente ariei implantului, datorita raspunsului
inflamator, facilitand astfel aparitia speciilor reactive de oxigen (ROS).

Celulele prezinta si o sarcina electricd proprie, ce poate accelera procesele
de coroziune prin mecanisme electrochimice [47].

Toxicitatea produsilor de coroziune poate sa creasca semnificativ prin
combinarea acestora cu biomoleculele organismului [111], [116].

3.2. Coroziunea prin frecare

Chiar gi in cazul Ti gi al aliajelor sale, se pot intdlni probleme legate de
stabilitatea chimica si mecanica. Acestea au fost atribuite de cele mai multe ori unei
actiuni conjugate de atac chimic si mecanic, asa numita coroziune prin frecare
fretting corrosion [73], [99].

Coroziunea prin frecare este o forma de uzura carcterizatd prin deplasari de
mica amplitudine, de obicei mai mici de 100 pm.

In general coroziunea prin frecare este considerata responsabild pentru cea
mai mare parte din cantitatea de metal eliberat in tesuturi. Ea este cauzatd de micro
deplasarile ce se produc la nivelul interfetei os/implant [12].

Particulele de uzura produse prin abraziune apar in special in vecinatatea
protezelor articulare si a implantelor cu o anumita mobilitate, de exemplu proteza
totala de sold, necimentatd. Aceste particule induc reactii tisulare multiple, cum ar fi
osteoliza, degradarea structurii osoase normale, reactii severe ale macrofagelor,
granulom, formarea capsulei fibroase si inflamatia cronica, producdnd astfel, in
timp, destabilizarea si pierderea protezei sau a implantului. Marimea particulelor si
compozitia lor sunt esentiale in acest proces.

Intensitatea fenomenului depinde de mai multi factori. Actiunea
simultana a mecanismelor de degradare mecanice gsi electrochimice
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(tribocoroziune) are o importanta cruciala. Cei mai importanti factori mecanici
implicati sunt presiunea de contact, amplitudinea alunecarii la nivelul interfetei si
de frecventa miscarilor.

Cel mai important dintre factorii chimici este prezenta stratului pasiv de
oxid de pe suprafata implantului. indepartarea lui periodicd, chiar dacd este
urmata de repasivare, duce la o crestere semnificativa a vitezei de coroziune si
la formarea fragmentelor de uzura.

Responsabil de fenomenul de coroziune este lichidul extraceiular care
inconjoara implantul. In functie de conditiile existente, proteinele continute in
acesta pot actiona fie in mod favorabil, ca un lubrifiant, fie nefavorabil, ca un
agent de chelare care se leagda de ionii metalici, grabind astfel procesul de
coroziune.

3.3. Difuzia pasiva a ionilor metalici

Eliberarea de ioni metalici prin difuzie pasiva se poate produce (chiar in
cazul unei pasivari stabile) si fara existenta unui atac mecanic.

In ciuda rezistentei foarte crescute la coroziune a Ti, el este eliberat din
implant si se acumuleaza in tesuturile adiacente acestuia.

Speciile de Ti eliberate la nivel tisular pot provoca reactii locale, ce variaza
intre sever si moderat. Ele depind de natura chimica a particulelor metalice puse in
libertate. Din acest motiv, pentru a putea anticipa comportarea implantului in
mediul biologic este necesar sd cunoastem modului de eliberare si compozitia
speciilor de Ti eliberate.

3.4. Aspecte electrochimice ale coroziunii

in prezenta unor factori de mediu, majoritatea metalelor prezinta tendinta
de a forma oxizi, care sunt forma lor termodinamic stabild. Acest fenomen chimic
prezinta o importanta foarte mare [55].

Coroziunea apoasa este de naturd electrochimic. Ea se caracterizeazd prin
aparitia unui curent electric fard existenta unei surse exterioare, prin deplasarea
unor electroni ce apartin masei metalice [87], [114].

Ecuatia lui Nernst pentru o reactie de electrod

Fie M un metal in contact cu un solvent polar, cum ar fi apa. Fiecare
atom metalic poate fi considerat ca un ion ce ocupd un anumit nivel energetic
stabilizat sub actiunea mediului sdu inconjurdtor electronic si care poate fi
reprezentat prin entalpia sa chimica liberd molara. Pentru acesti ioni ar putea
exista un nivel energetic diferit in solventul polar, stabilizat de moleculele de ap3
inconjurdtoare si care este reprezentat de entalpia chimicid molar3. (figura 3.1)
[13].
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Entalpia
libera

Metal M

Fig. 3.1: Nivelul de energie care reflecta trecerea unui mol de metal in solutie

Datorita agitatiei termice, ionii metalici ar avea tendinta de a trece spontan
in solutie daca ar putea depasi bariera energeticé constituitd de ruperea legaturilor
lor electrice. Diferenta dintre maximul acestei bariere energetice si G ¢ reprezinta
energia de activare A G* necesara trecerii metalului in solutie.

Prezenta de ioni pozitivi in vecinatatea interfetei metal-apa, precum si
excesul de electroni de pe suprafata metalului creeaza foarte rapid o bariera de
potential care are tendinta de a inversa fenomenul de trecere in solutie. Se creeaza
astfel un echilibru dinamic ce poate fi reprezentat schematic prin reactia :

M”_MZ%* +ze

Acest echilibru corespunde unui potential E ce reprezinta diferenta de
potential dintre metalul M si solutia ce contine ionii M?*. E este potentialul
reversibil al reactiei de electrod. Cand acest echilibru este atins, existd o egalitate
in valori absolute intre variatia entalpiei libere chimice A G ¢, a reactiei de disolutie
(energia produsa de reactie) si energia electricd W necesara strabaterii barierei de
potential E.

La fel ca pentru o reactie chimicd, entalpia liberd a unei reactii
electrochimice este nuld. Energia electrica poate fi scrisa in valoare absoluta :

We = zFE [3.1]

Unde F este numarul lui Faraday (sarcina unui mol de electroni si anume
96485.3415 s A / mol)

Pe de alta parte, considerand ca activitatea ionilor metalici in solutie diluata,
poate fi egala cu concentratia lor, se obtine :
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[pr]

Gsc-Gme =8Gc, = AGIC° + RTIn [M]

[3.2]

Unde A G, este entalpia chimicd libera standard de reactie ([M**] =..1) !a
temperatura considerata, [M] este activitatea atomilor metalici din metal (egald prin
definitie cu 1) si [M**] concentratia ionilor metalici din solutie.

Egaland relatiile [3.1] si [3.2] pentru [M] = 1, rezulta:

ZFE = AG . + RTIn[M*"] [3.3]
sau:
AG
E= —2 4 Eln[M”] [3.4]
zF zF

AG

Si inlocuind Eq = rezulta:
z
E=E+ Eln[M“] [3.5]
zF

Relatia [3.3] este numita ecuatia lui Nernst pentru o reactie de electrod.

Eo este potentialul standard al electrodului de metal M (potentialul unui
metal in echilibru cu o solutie a ionilor sdi la o concentratie egala cu 1).

Pentru anumite metale numite « nobile » echilibrul in prezenta apei se
stabileste pentru valori ale concentratiei M** neglijabile, prin urmare aceste metale
pot fi considerate ca fiind inatacabile de ap3.

Scara potentialelor standard de electrod

Cunoasterea si compararea potentialelor de echilibru pentru diferite reactii
de electrod este foarte important3 pentru studiul coroziunii. in acest scop se
mdsoard potentialul de echilibru E in raport cu alt electrod (tot la echilibru) si in
contact electric cu primul prin intermediul unei solutii, si care este numit electrod de
referingd [13], [14].

Electrodul de referintd, ales in mod arbitrar, este electrodul standard de
hidrogen. El este alcatuit dintr-un metal inert (platind) scufundat intr-o solutie acid3
normala la 25° C in care se barboteaz3 hidrogen la presiunea de o atmosferi.

Platina este unicul donor si acceptor de electroni pentru reactia :

2H*+2€ H; [3.6]
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Celula electrochimica utilizata este reprezentata in figura 3.2:

Fig. 3.2: Celula electrochimica H, / M

Tensiunea V masurata corespunde diferentei de potential dintre metal si
electrodul standard de hidrogen. Prin conventie, potentialul E, al acestui electrod
este considerat arbitrar ca fiind egal cu zero [40].

Folosind aceasta conventie, ecuatia lui Nernst poate fi reformulata astfel :

V=E=E + ET—ln[M”] [3.7]
zF

Valorile E; determinate prin aceastad metoda pentru diferite materiale
constituie scara lui Nernst care clasifica metalele in functie de tendinta lor de a
trece in solutie la 25°C (tabelul 3.1.).

Din aceasta scara se poate deduce ca metale cum ar fi aurul, argintul sau
cuprul care prezinta potentiale standard pozitive nu vor fi atacate de apa. Acestea
sunt metale numite « nobile » [13].

O altda aplicatie practicd a scarii lui Nernst este protectia unui metal cu
ajutorul altuia, de exemplu cea a fierului cu ajutorul zincului, care se efectueaza
industrial fie printr-un procedeu numit galvanizare, fie cu ajutorul unui anod de
sacrificiu pentru suprafetele foarte mari (coca navelor).

Cu toate acestea tabelul este un ghid imperfect deoarece in unele cazuri
suprafata metalului se poate acoperi cu un film pasiv care are ca efect modificarea
potentialului sau, dand astfel metalului un caracter mai nobil.
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Tabelul 3.1. Potentialele standard de electrod in raport cu hidrogenul

Echilibrele Eo la 25°C (Volti)
Au AUt + 3e + 1,500
Pt —» Pt?* + 2e + 1,188
Ag —~ Ag* + ¢ + 0,799
Hg « Hg 2* + 2e + 0,796
Cu « Cu?* + 2e + 0,337
Hy & 2 H* + 2¢” 0,000
Pb « Pb 2* + 2e - 0,126
Sn e Sn ?* + 2¢ - 0,136
Mo « Mo 3* + 3e - 0,200
Ni « Ni 2* + 2e - 0,257
Fe —Fe 2* + 2¢e - 0,440
Cr »Cr3* + 3¢ - 0,740
Zn « Zn %t + 2e” - 0,763
Al — Al 3* + 3¢ -1,660

Diagramele lui Pourbaix

Ecuatia lui Nemst [3.5], ce ne da potentialul reversibil al unui electrod derivi din
formula mai generald a potentialului de echilibru al unei reactii de oxido-reducere:
RT . T [ox]"
E = Eo + 1n '[ ] i
zF Hi[red]b

[3.8]

Unde ai si bi reprezinta coeficientii stoechiometrici ai speciilor oxidate,
respectiv reduse, iar z numarul de electroni implicati in reactie.

Numeroase reactii de electrod, in special cele ce conduc la formarea de oxizi
in mediu apos, au loc sub interventia ionilor de H*.

Potentialul E al unei astfel de reactii va depinde prin urmare de pH -ul
solutiei. Astfel, pentru oxidarea Cr in mediu apos:
2Cf+3H20HCf'203+6H++68- [3.9]

Ecuatia [3.6] aplicata reactiei [3.7] devine:

_ RT . [Cr,O0,][H"]
ECr/Cr:O; = Eocr/Cr,oJ 6F In [H;O}[Cr]s [3.10]
Cand [H,0] = [Cr ;03] = [Cr] = 1, relatia devine:
RT . .
ECr/CrzO, = EOCr/Crzo, +?ln[H ] [3.11]

La 25 °C, relatia devine

E. .c,0, = Evcro, —0.059 pH [3.12]
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Si mai simplu, pentru hidrogen:

Hyes 2HY + € {3.13]

E, .. =-0059pH [3.14]

HZ
EOHZ,HZO =0 prin conventie.

Iar pentru oxigen:

O,+ 2 H,0 + 4 € < 40H [3.15]
E,. =123-0.059pH [3.16]

Prin urmare este posibil s3 reprezentam diferitele echilibre in functie de pH.
O astfel de diagrama se numeste diagrama potential-pH sau diagrama lui
Pourbaix [14].

Figura 3.3 reprezintd o astfel de diagrama simplificaté potential-pH pentru
Fe. Prin conventie, aceastd diagrama se realizeazi pentru o temperaturd de 25 °C si
pentru o concentratie de 10°® moli/l.

Potentiel (V)
1.4

1,2

0,8

0 2 4 6 8 10 12 14

pH
Fig. 3.3 Diagrama simplificatd potential - pH pentru fier

Se constatéd ca intr-un mediu acid sau neutru fierul poate reactiona cu
protonii cu o degajare de hidrogen, in timp ce intr-un mediu alcalin el rezistd mai
bine la coroziune deoarece oxizii formati nu se dizolva usor prin reactia cu ionii de
HO™ . Aceastd constatare este in concordantd cu practica. Intr-adevar, in mediu acid
sau neutru fierul se corodeaza mai repede, iar in mediu bazic, rezistenta sa este mai
buna (de ex. in beton).
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Pe diagrama din figura 3.3. sunt reprezentate doua drepte, a si b. Domeniul
cuprins intre cele doua drepte corespunde domeniului stabilitatii apei.
intr-o forma general3, cele doud drepte delimiteaza trei regiuni importante:
- Toate metalele al caror potential de echilibru, pentru o concentratie a
ionilor de 10 ® mol/l este situat sub dreapta (a) sunt atacate de apa cu
degajare de hidrogen, conform reactiei:

M+zH,0eM*™ +20H +2/2 Hxt [3.17]

Toate metalele ale ciror potentiale de echilibru pentru o concentratie de 10
mol/l sunt situate intre dreptele (a) si (b) nu sunt atacate decat in prezenta
oxigenului conform reactiei:

M+2/40;, +2/2H 0 M* +2ZO0H" [3.18]

Toate metalele al caror potential de echilibru este situat sub dreapta (b)
sunt termodinamic stabile.

Dupd cum a fost deja mentionat, oxizii superficiali formati pe parcursul
atacului unui metal pot avea o actiune protectoare asupra metalului subiacent. In
acest caz se spune ca metalul este pasnvabll filmul superficial purtdnd numele de
film pasw In cazul atacului unui metal in mediu apos, la 25° C, diagramele Pourbaix
permit s@ se definieasca domeniile teoretice de imunitate, de pasivare si de
coroziune pentru metalul considerat, dupa cum se vede in figura 3.4.

Cu toate acestea, diagramele Ilui Pourbaix, realizate pe considerente
termodinamice, dau doar informatii de natura termodinamica despre starile de
echilibru si posibilitatile teoretice de reactie, fard a furniza insd nici o indicatie
despre viteza de reactie. Acesta este o- biectul cineticii electrochimice.

Cunoscand faptul ca in corpul uman temperatura este de 37 ° C si valoarea
pH-ului in jur de 7, cu ajutorul diagramelor lui Pourbaix se poate anticipa
comportamentul unui metal sau aliaj in aceste conditii si se poate concluziona daca
el se preteaza sau nu pentru confectionarea de implante.

Alumlnlu Nichel

-  imunitate - : Pasivare - : Coroziune

Fig. 3.4 Domeniile teoretice de imunitate, pasivare si coroziune
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3.5. Cinetica electrochimica
Ecuatia lui Butier-Volmer

Viteza unei reactii chimice poate fi definitd ca numarul de moli ce
reactioneaza in unitatea de timp si de suprafata a electrodului. Aceastd cantitate s-a
demonstrat a fi dificil de masurat prin metode directe [13], [14], [87].

in cazul reactiilor electrochimice, care implica transfer de sarcind, viteza de
coroziune poate fi exprimata in termeni echivalenti unui curent:

J=zFv (3.19]

Unde

J = densitatea de curent a sarcinilor : (A /m ?)

z : valenta metalului

F : constanta lui Faraday (96500 C /mol)

v : viteza de reactie (moli/sec)

Dacé se aplicd aceasta formul3 relatiei ce exprima reactia de oxido-reducere
reprezentativa pentru coroziunea metalelor, se obtine:

Red -+ Ox + z € [3.20]

v, defineste viteza reactiei catodice iar v, pe cea a reactiei anodice carora le
corespund densitatile de curent J. si J, (la echilibru si in valori absolute v, =v. si 1,
=)c)

Vitezele de reactie sunt proportionale cu concentratiile speciilor ce
reactioneaza si depind de bariera de energie corespunzatoare ruperii legaturilor
atomice (entalpia de activare ) si urmeaza legea lui Arrhenius [77].

Fie pentru reactia anodica:

AG.
RT

Vs = Kred C rea €xp (— ) [3.21]

lIar pentru reactia catodica:

Ve =kox Cox exP(— A < ) [322]
RT

Unde Kgeg S§i kox sunt constante, C reg Si C ox reprezinta concentratiile
speciilor ce reactioneazi, AG; si AG: reprezinta variatiile entalpiei libere

electrochimice de activare a reactiilor anodice si a celor catodice, R este constanta
gazelor = 8.314472 )/kMol °K si T este temperatura (in grade K).
Entalpia libera de activare se poate descompune in entalpia libera chimic3

de activare AG;, care nu depinde de potential si in energia electrica de transfer a

sarcinilor la potentialul A¢ care se distribuie, pentru reactiile partiale, dupa
relatiile:
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Reactia partiala anodica:
AG, =AG, , —~azFA¢ [3.23]
Reactia partiala catodica:

AG. =AG. , +(1-azFAg) [3.24]

A¢ reprezintd variatia de potential la interfata metal-solutie si a

coeficientului de transfer al sarcinilor (0 < a < 1) ce traduce raportul transferului de
sarcini intre doua reactii partiale anodice si catodice dupd cum se reprezinta
schematizat in figura 3.5:

AGY,

Reducator M —— Oxidant
-

—: Nivelul energiei chimice
——: Nivelul energiei electrochimice
Fig. 3.5: Influenta potentialului A¢ asupra energiei de activare
a unei reactii electrochimice.

Daca asupra electrodului M se aplicd un potential Ag >0, energia a z moli

de electroni din metal se va reduce cu o cantitate AWe = zFA¢@ de energie. Prin

urmare metalul va accepta mai ugor sa cedeze electroni si energia de activare a
reactiei anodice de disolutie va scddea cu azFAg, in timp ce cea a reactiei inverse

va creste cu (1 —a)zFA¢.

Cazul particular cand a =1/2 corespunde unei curbe simetrice in raport cu
axa ce trece prin varful ei i energia AWe furnizatd se va repartiza in mod egal
pentru fiecare reactie partiald. Raportdnd relatiile [3.23] si [3.24] la expresiile
vitezei de reactie si utilizdnd expresia densitatii de curent [3.19] se obtine, pentru
valorile absolute ale densitatilor curentilor anodic si catodic:
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AG
J, =zFk_,C,  exp(- R‘”" )exp(——A¢) [3.25]
_AG; a a)zF
J.=zFk,C —od ——A 3.26

Viteza v a reactiilor electrochimice este data prin v = v, - v.si in termeni de
densitate a curentilor de schimb: J = J, - J..

Pe de alta parte, potentialul electrodului E este masurat in raport cu un
electrod de referinta al carui potential E. este constant. Prin urmare rezulta:

E = A¢_Eref [3.27]

Utilizand relatiile [3.22], [3.23] si [3.24] si grupand termenii ce nu depind
de potentialul E In constantele k' g 5i kK ox rezulta:

1-
J=J,—J =2Fk,C.exp(CE By = 27k C, exp(- U= £y 13281
RT T
- AGI‘h + ZiEref
Unde : k'i = ki exp YRT ; Xred = -QGZF ; ; Xox =(1- a)zF

Cat timp reactia de oxido-reducere este la echilibru, densitatea curentului de
schimb J (sau viteza globala v) sunt nule. Aceasta nu inseamna ca nu se intdmpla
nimic, ci doar ca existd o egalitate intre reactiile partiale anodice si cele catodice, fie
ca |Ja] = |3c] = |Jol, Jofiind densitatea de curent de schimb al reactiei de electrod la
echilibru.

Prin definitie, potentialul E este egal cu potentialul reversibil E., de
electrod, definit prin relatia lui Nernst.

), este densitatea de curent de schimb in cazul reactiei de electrod la
echilibru. Prin definitie, potentialul E este egal cu potentialul reversibil E., de
electrod, definit prin relatia lui Nernst [3.7]:

(- a)zF

j0=sz;edCRedexp(C§ ) =zFk,C,, exp(- E.)) [3.29]

Introducand expresia pentru J o in expresia [3.29] obtinem:

o

J = Jexsta =) -exp(-(-a Ly [3.30)

Unde n= E-E grey reprezinta supratensiunea sau diferenta potential in raport
cu valoarea de echilibru Ege, pentru care |J,] = || = | siJ = 0.

Relatia [3.30] este cunoscuta sub numele de ecuatia lui Butler-Volmer de
electrod. Toate aceste relatii fac legatura dintre potentialele electrochimice

BUPT



54 Coroziunea titanului si a aliajelor sale, in vitro si in vivo - III

inregistrate cu ajutorul electrozilor si reactiile chimice (care implicd direct
coroziunea, respectiv transferul de masd). Reprezentarea graficd a potentialelor
anodice, respectiv catodice si prelucrarea lor ulterioara sta la baza studiului
comportamentului la coroziune prin metode electrochimice [101].

Dreptele lui Tafel
in cazul unei supratensiuni n suficient de mare, una sau cealalta dintre
reactiile catodice sau anodice devine rapid neglijabila. Acest fenomen este ilustrat in

figura 3.6, unde este reprezentata variatia densitatii de curent J, J, si J. in functie de
potentialul E [13], [14].

|

Fig. 3.6 Evolutia densitatilor de curent in functie de potential (scara liniara)

in cazul unei supratensiuni n, anodice, va rezulta:
zF
J=J)y=)sexp a— ., 3.31
2 RT n ( ]
lIar pentru supratensiunea catodic3:
zF
J=l)=)exp(—(l-a)—n ) 3.32
RT e [ ]

. Prin relatiile [3.31] si [3.32) se pot defini coeficientil lul Tafel anodic si
catodic prin:

RT RT
o= s f=

F P (1-a)zF (3:33]
Sau:
n.=pmJ, /1) s n  p In(J /J,) (3.34]
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Pentru ramura anodica:

logio (32) = Z

+log,(J,) [3.35]

a

Si pentru ramura catodica:

7,
238

c

log1o(Jo) = - +1log,,(J,) [3.36]

Relatiile [3.35] si [3.36] reprezinta dreptele lui Tafel anodice si catodice,
care descriu limitele anodice si catodice ale ecuatiei generale Butler-Volmer [3.30].

Reprezentarea logyo |J| in functie de E este folositd in mod curent pentru
determinarea parametrilor cinetici Jo, B 2 Si B .. Intersectia dreptelor lui Tafel, ce
corespund la |Ja] = |Jc| = |Jol si are supratensiuni n ;i n . nule (E = E.,) permite
prin urmare in cazul unei reprezentari de acest tip, o determinare grafica a valorilor
densitdtii de curent de schimb la echilibru. Tipul de diagrama@ obtinut astfel este
reprezentat schematic in figura 3.7.

fog,, |J|

‘ Dreptele lui Tafel 1123Ba)

-1i(238¢c) catodica anodica

{ {
log,, o |- — — — — - - ){<

Bomeniul Ini Tafel

Domeniul tui Tatel
catodic L

anodic

Fig. 3.7 Curba log;o |J| = f(E) si dreptele lui Tafel
Domeniile de potential pentru care curba intersecteaza dreptele lui Tafel
sunt domeniile lui Tafel anodic si catodic.
Potentialul de coroziune
Un sistem de coroziune consta practic din doua reactii electrochimice cuplate

ce corespund una oxidarii metalului (M—M?** + z €7} si cealalta reducerii oxidantului
prezent in solutie, de exemplu 2H* + 2e" —H, (figura 3.8)
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log,lJl ‘

Drepteie lui Tafel
u

Iogw(J cor) ————————

. N
s AN
- . \ -
~ /
- o \ P -~
\/ \/ - E
Erev E cor Erev

Reducator Oxidant

Fig. 3.8 Reprezentarea schematica a unui sistem de coroziune

in locul densitatii de curent de echilibru J, si al potentialului reversibil de
electrod E.., se vorbeste in acest caz de densitatea curentului de coroziune J.,
si de potentialul de coroziune E,, .

In absenta unui curent exterior va exista o egalitate intre valorile absolute
ale densitatilor curentilor anodici de disolutie si ale celor catodici de reducere. Curba
obtinuta poarta numele de curba de polarizare. Aceasta curba (reprezentata cu linii
continue in figura 3.8.) rezultd din suma curbei anodice a reducatorului si a curbei
catodice a oxidantului. La fel ca pentru un sistem cu un electrod, una sau cealalta
dintre aceste reactii devine rapid neglijabila pe masura ce se produce indepértarea
de potentialul de E,, §i curba reintalneste domeniul Tafel corespunzator.

Rezistenta de polarizare

In cazul unei supratensiuni n relativ scdzute, se pot inlocui relatiile
exponentiale cu dezvoltarile lor in serii finite. Prin urmare pentru J se obtine:

zF zE
J=J[Ql+a—n)-(1-(1-a)— .37
ol( RTU) (- a)RTTI] [3.37]
Fie
J=) —Zf- 3.38
0 RTU [3.38]

Rezultd o relatie liniara intre curent si potential si prin analogie cu legea lui
Ohm definim rezistenta de polarizare Rp:

_LRT

R =22
P J, ZF

[3.39]
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Reprezentarea din figura 3.8 si relatia [3.39] stau la baza tehnicilor
electrochimice de determinare experimentala a vitezei de coroziune, constituind
fundamentul teoretic ce sta la baza determinarii comportamentului la coroziune prin
metode electrochimice si a interpretarii rezultatelor obtinute [40].

Un aspect similar au si curbele experimentale obtinute cu ajutorul
potentiostatului galvanostat VoltaLab21 [136], [146], [147], [148].

3.6. Metode generale de protectie impotriva coroziunii

in vederea asigurdrii unei protectii eficiente impotriva coroziunii, pot fi
folosite, la modul general, una dintre metodele urmatoare:

- Alegerea judicioasd a materialului - in cazul implantelor optiunile sunt
limitate de biocompatibilitatea acestora.

- Adaptarea formei pieselor - riscul coroziunii poate fi diminuat prin
modificarea si adaptarea formei obiectelor la conditiile de utilizare. Solutiile
constructive se elaboreaza in functie de tipul de coroziune impotriva caruia se lupta.
in cazul implantelor se recomandd evitarea varfurilor si a muchiilor ascutite
deoarece acestea se comporta ca niste concentratori de sarcina, accelerand
coroziunea pe suprafata lor.

- Adaugarea in mediu a unor inhibitori ai coroziunii - metoda
aplicabila doar industrial.

- Utilizarea unor acoperiri speciale - pot fi aplicate atdt pe piese
metalice, cat si pe materiale plastice (sondele si cateterele din mase plastice, care
devin radio-opace in urma unui astfel de tratament). In acest scop se pot folosi
metale nobile (Au, Ag) sau platinice (Pt, Rh, Ir, Os).

3.7. Determinarea experimentala a vitezei de coroziune

Determinarea comportamentului la coroziune prin metode electrochimice s-a
realizat in laboratorul CIDUCOS, acreditat RENAR in conformitate cu SR EN I1SO/ CEI
17025: 2005, certificat de acreditare nr. 477-L /2007. Metoda are la baza corelatia
directa ce existd intre potentialul de coroziune E (Ig), curentul de coroziune I.omosion
si rezistenta de polarizare R, ce reprezinta mdrimi electrice masurate intre electrozi
si cantitatea de metal transferatd in mediul coroziv. Cele mai folosite unitati de
masura pentru viteza de coroziune sunt [g/an] si [mm/an] [136], [146], [151],
[178] [179] [180].

Ieorrosion, E (Ig) §i R, pot oferi date suplimentare referitoare la stabilitatea
chimicd a metalului testat si la rezistenta stratului protector de pe suprafata
acestuia.

Potentiostatul Voltalab 21 permite utilizarea urmatoarelor metode de lucru:
potentiale de circuit deschis (OCP), coroziune galvanica (Evans), coroziune in puncte
(Pitting corrosion) si voltametrie ciclica.

Aparatura folosita la determinarea vitezei de coroziune constd din:

» Potentiostatul / galvanostatul VoltaLab 21, (figura 3.9) de constructie
compactd, cu un generator de semnal integrat. Este insotit de softul propriu
de achizitie VoltaMaster 4. Folosind softul de achizitie VoltaMaster 4, rata
maxima de scanare este de 10 mV/s. VoltaLab 21 inregistreaza rezistenta
de polarizare si potentialul de coroziune pentru un interval de timp destul de
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58 Coroziunea implantelor metalice- 111

lung, (ore pand la zile). De asemenea mai sunt disponibile si module de
determinare a coroziunii in puncte si a coroziunii galvanice.

Fig. 3.9 Potentiostatul/galvanostat VoltaLab 21

» Celula electrochimicd BEC/EDI este confectionata din sticla tip pyrex si
permite termostatarea. in plus aceasta poate fi utilizata cu mai multe tipuri
de electrozi.

» Electrozi
B20B110 1 XR110 - Electrod de referintd din calomel
B35M110 1 XM110 - Electrod de platina (¢ = 1 mm, | = 10 mm)

\ A4

Reactivi si solutii de lucru pentru determinarea comportamentului la
coroziune in medii biologice:
Ser fiziologic
Solutie Ringer
Solutie Ringer lactat
Albumina serica bovina (BSA)
Saliva artificiala
Solutii de albumind cu concentratii diferite
Apd distilatd, pentru prepararea unor solutii si spalarea
echipamentului
KC! pentru completarea electrolitului.

\ 24

vV VYVVVY

» Echipament de calcul de tip PC.

Pregétlrea probei se face in urmatorii pasi:

» Inainte de efectuarea determindrii, proba se degreseazi, se spald din
abundentd cu apa distilata si se sterge cu hartie de filtru. Se poate efectua
in prealabil si o tustruire pe hartie abraziva.

» Pentru teste cu caracter biologic, incercarile fizice se efectueaza in conditii
de mediu cat mai aproplate de cele fiziologice si anume: pH 7,3 - 7,4 si
temperatura de 37° C. Pentru saliva artificiald valoarea pH-ului poate varia
intre 5,5-7. Conditia de pH este Lndeplmlta prin utilizarea unor medii
adecvate (mentionate mai sus). In anumite situatii se pot efectua
determinari si la alte valori ale pH-ului.

> Pentru teste cu caracter biologic temperatura vasului de coroziune se
mentine in jurul valorii de 37+2° C prin utilizarea unei bii de termostatare.
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3.7 - Determinarea experimentald a vitezei de coroziune 59

Pentru cresterea increderii in rezultatele incercarilor, s-au efectuat un numar
de 20 de incercdri pe probe confectionate din Titan CP Grad 2, avand aceeasi
compozitie chimicd si ale caror suprafete au fost prelucrate in aceleasi conditii:
lustruire mecanica, lustruire chimicd, pasivare in acid azotic 10 % urmata de
fierbere in apd distilata timp de trei ore. Ca mediu de coroziune a fost folositd o
solutie perfuzabila de Ringer lactat. Toate determindrile au fost efectuate la
temperatura de 37 °C, mentinutd constant3 prin termostatare.

Valorile obtinute precum si cele calculate din acestea, sunt prezentate in
tabelul 3.2:

Tabelul 3.2
Nr Valoa-re ; )
Crt determinata X-Xmed {X-Xmed)
_(nm/an)

1 455,8 -110,445 12198,210
2 472,0 -94,245 8882,214
3 501,2 -65,045 4230,917
4 510,6 -55,645 3096,422
5 516,7 -49,545 2454,757
6 519,2 -47,045 2213,279
7 529,9 -36,345 1320,995
8 532,0 -34,245 1172,754
9 536,3 -29,945 896,733
10 536,8 -29,445 867,0375
11 538,6 -27,645 764,2737
12 538,7 -27,545 758,7546
13 574,9 8,655 74,90037
14 592,4 26,155 684,0579
15 597,1 30,855 952,0002
16 599,6 33,355 1112,5230
17 608,6 42,355 1793,9040
18 612,3 46,055 2121,0170
19 773,6 207,355 42995,890
20 778,6 212,355 45094,43

Pentru un numar de determinari de coroziune n > 10, respectiv 20 de valori,
determinarea incertitudinii de masurare se face astfel [22], [136]:

e Se calculeazd media aritmetici a valorilor determinate:

7= ixi _ 566,254 NM/an [3.40]
i=1

3 |-

e Se calculeazd abaterea standard a valorilor determinate:

1 1 z (X. —7)2 - 83,8812 nm/an [3.41]
n—=1%
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60 Coroziunea implantelor metalice- 111

e« Se determinid intervalul de confidentd al mediei valorilor
determinate, urmarind secventa: }
« Se stabileste nivelul de incredere al determinarilor de 95% (y);

| I+
» Din tabele statistice se alege valoarea parametrului t|: 2}/ n—1

unde n=20 este numarul gradelor de libertate (de determinari)
« Se obtine t=2
o Se determina abaterea standard a mediei

s =-—=187594 NM/an [3.42]

" Vn

e Limitele intervalului de confidentd al mediei (incertitudinea
extinsd):

U=t* Sa =37,5128 nm/an

Prelucrarea datelor masurarilor

Se face utilizand softul de achizitie VoitaMaster 4, ce mso;este aparatul.
in cazul probelor care contin un singur metal, se utilizeaza in calcule valenta
acestuia pentru care da oxizii cei mai stabili din punct de vedere termodinamic.
in cazul aliajelor, se utilizeazi in calcule o valentd medie, calculata
conform relatiei:

\Y; v x [3.43]
= — XV, .
" 4100
Unde:
- Vq, = valenta medie luata in calcul
- m;= masa procentuald a metalului i din aliaj
- v; = valenta metalului i

Din meniul Sequence edition se selecteaza metoda si parametrii de lucru.

Figierele de date obtinute in urma incercarii sunt de tip VM4Files.exp si de tip text.

Acestea pot fi prelucrate atdt de software-ul aferent, dar pot fi si usor
importate in orice program de calcul statistic.

Dupa prelucrare se obtin curbele caracteristice (Tafel, Evans, Stern) din care
se determind viteza de coroziune (h), exprimatd in mm/an (sau in submultiplii ai
acestor unitati).

Transformarea rezultatelor din mm/an (h) in mg/an (m) se face ulterior, din
datele suplimentare cunoscute: suprafata electrodului (s), densitatea materialului
(p) si grosimea corodata(h): m = s x p x h [mg/an].

Modul de tratare a rezultatelor aberante

Rezultatele aberante se obtin de cele mai multe ori datority unor eron
grosolane. La baza acestora pot sta unul dintru factorii urmétori:

» Conectarea gresita a electrozilor la aparat

» Unul sau mai multi electrozi nu sunt introdusi corect in mediul de lucru
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Contacte electrice imperfecte

Depuneri de oxizi pe suprafata contactelor sau a electrodului de lucru
Fluctuatii mari ale tensiunii de alimentare

Selectarea unei metode de determinare inadecvate

In aceast3 situatie se impune verificarea instalatiei, determinarea cauzei
erorii si eliminarea ei. Rezultatele obtinute in aceasta situatie nu se valideaza.

VVVYV

3.8. Comportamentul implantelor de titan in medii
biologice si substituenti ai acestora

Plasma umana reprezinta un mediu extrem de complex, compozitia ei medie
fiind cea din tabelul 3.3:

Tabelul 3.3 Principalii componenti ai plasmei umane
Component Concentratie Masa moleculara
(mg/ml)
Albumina 40,00 66000
| I9G 15,00 150000
al-Antitrypsina 3,00 54000
Fibrinogen 3,00 340000
a2-Macroglobulina 3,00 725000
Transferinad 2,60 77000
| IgA 2,30 162000
a2-Haptoglobina 2,00 100000
HDL 2,00 195000
Complement 3 1,60 180000

in practicd este imposibil de reprodus un mediu de o asemenea
complexitate prin urmare se utilizeaza substituenti ai acestuia, in special solutii
perfuzabile de tip Ringer, Ringer lactat, Hartman, etc.

Suprafata implantului interactioneaza cu proteinele plasmatice cu cea mai
mare concentratie: albuminele, globulinele si fibrinogenul [117], [118].

In organismul uman, implantele sunt supuse la actiunea unui mediu cu
propriet3ti relativ constante: 37°C, pH=7,2-7,4 si o compozitie a mediului constd. In
pofida acestor aparente, mediile biologice sunt mult mai agresive decat par, in
special datorita celulelor specializate de tip monocitar-macrofagic, capabile sd
producad enzime litice si peroxidice extrem de agresive.

Tipul de proteine adsorbite pe suprafata implantului (primul strat), sau
raportul albumine/proteine au o influentd foarte mare asupra eliberarii de ioni
metalici. Albumina se leaga puternic de suprafata metalica si de ionii metalici
eliberati din implant, influentand viteza de coroziune si toxicitatea. Fibrinogenul
stimuleaza agregarea plachetard, in timp ce albumina o previne. Suprafata
substatului are de asemenea un rol crucial. Prezenta unor graunti in structura
oxidica cristalind duce la aparitia unor modificari in distributia locald a electronilor.
Atunci cand fibrinogenul este absorbit pe o astfel de suprafat3d, electronii lui sunt
transferati structurii cristaline, ducand la fragmentarea lui si la activarea plachetelor
sanguine. TiO, amorf reduce descompunerea fibrinogenului, fiind prin urmare mult
mai avantajos in ceea ce priveste biocompatibilitatea fatd de sange.
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62 Coroziunea implantelor metalice- 111

in scop experimental au fost folosite trei placute de Ti cu dimensiunile de
10x10x1,5 mm si avdnd compozitia chimica datd in tabelul 3.4:

Tabelul 3.4 Compozitia chimicd a placutelor de Ti

N C H Fe o Al ViMo | Zr | Si Ti Zres
0,030 | 0,050 | 0,003 | 0,120 (0,110} 0,480 | - | -- -- [ 0,050 | base | 0,250
Suprafetele lor au fost lustruite si clatite din abundentda cu apa distilata.
Temperatura la care au fost efectuate toate determinarile a fost de 37°C, mentinuta
constantd prin termostatare [161].
Determinarile au fost efectuate in urmatoarele medii: solutii Ringer lactat,
saliva artificiald si albumina 2 g/|, dizolvata in Ringer lactat [23].

Compozitia solutiei perfuzabile Ringer lactat:
Na * = 147 mmol/!
K* = 4 mmol/I
Ca?* = 2,28 mmol/l
ClI" =111 mmol/i
Acid lactic = 44,6 mmol/I.
Compozitia salivei artificiale:
KCI = 1,5 g/},
NaHCO; = 1,5 g/I,
NaH, PO4 = 0,5 g/l,
KSCN = 0,5 g/I,
acid lactic = 0,9 g/i

3.9. Analize electrochimice

Analizele electrochimice au fost efectuate prin voltametrie cidicd, utilizind
metoda Tafel. Electrozii de luaru a fost chiar placutele de Ti, avand o suprafat3 efectivd de
2 ecm?. Ca electrod de referinta a fost folosit ESC, iar electrodul auxiliar a fost unul de Pt.

Variatiile potentialelor si ale Rp pun in evidentd prezenta unui film pasiv,
protector, foarte stabil la expunere indelungatd, prin urmare materialul folosit
prezinta o stabilitate pe termen lung in toate mediile in care a fost testat [42], [44].

Diferentele observate ale Rp si vitezei de coroziune in mediul de albumind pot fi
induse de interactiunea albuminei cu ionii metalid eliberati de pe suprafata implantului.

In figurile 3.9, 3.10, 3.11 se prezintd comportamentul la coroziune in
diverse medii pentru probe de titan cu suprafata corodatd de 2 cm? si care au fost

supuse aceluiasi regim de prelucrare prealabild. Determindrile au fost ficute la
37°C, in baie de termostatare.
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Fig. 3.9 a Voltametrie cidica in Ringer lactat vFlg. 39 .b frénsfon’narea Tafel in Ringér lactat
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3.9 - Analize electrochimice 63

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 566,770 nm/an
Rp = 294,46 kQohm*cm?
E(i=0) = 387,92 mV

. . SN mm e
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Fig. 3.10 a Volta‘metrie ciclics in saliva Fig. 3.10 b Transformarea Tafel in saliva
artificiald artificiala

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 25,49 pm/an
Rp = 7,62 kQ*cm?
E(i=0) = -849,12 mV

Sl R

S e Ty - B 5

Fig. 3.11. a. Voltametrie ciclicd Fig. 3.11.b Transformarea Tafel
in albuminad 2 % in albumina 2%

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 10,94 pm/an
Rp = 18,65 kQ*cm?
E(i=0) = -1255,03 mV

Voltamogramele ciclice din figurile de mai sus reprezinta variatia densitatii
de curent in functie de potential, exprimatd in pA*cm™ / V, in mediile de mai sus.
Transformarile Tafel sunt reprezentarile grafice ale variatiei logaritmului densitatii de
curent in functie de potential, pentru curbele obtinute prin voltametrie ciclicd, [log
(uA*cm-2) / V]. Ele permit calculul valorilor pentru viteza de coroziune, rezistenta
de polarizare Rp si calculul potentialului de coroziune E(i=0) [117], [118].
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64 Coroziunea implantelor metalice - III

Dupd cum se observd, viteza de coroziune depinde de mediile in care se
desfisoara procesul. Valoarea cea mai mare a fost obtinuta in solutia de
albumina.

Valorile obtinute in Ringer lactat (0,00057 mm/an ) sunt comparabile cu
cele obtinute de alti autori, in medii similare -~ 0,0001 mm/an in solutie Ringer si
0,00035 mm/an in solutie Hank. Diferentele pot fi induse de micile abateri ale
compozitiei metalelor testate [23], [117], [118].

Diferentele semnificative observate intre solutiile Ringer lactat si de
albumind 2g/l subliniaza influenta proteinelor asupra vitezei de coroziune. La
prima vedere se poate trage concluzia ca pentru a modela cat mai corect mediile
biologice, se recomanda addugarea unei mici cantitati de proteine (2%-4% daca
se doreste simularea plasmei si 40% pentru modelarea lichidului sinovial).
Determinarea cdt mai exactd a acestei cantitati si elaborarea unor modele care
sa reproducd cadt mai fidel mediile biologice ar putea fi obiectul unor studii
ulterioare.

Pe parcursul procesului de coroziune se elibereaza doar o cantitate mica de
ioni de Ti. Pentru un an, considerdnd un implant cu aria de 2 cm?, rezultd o
concentratie a acestora de 0,5103x10* mg/I in Ringer lactat, 0,225 mg/! in salivd
artificiald si 0,0099 mg/l in solutia de albumind 2g/l. Toate valorile se situeaza sub
concentratia maxima admisd pentru Ti (2 mg/l, fard nici un semn de toxicitate
clinica, conform datelor din literatura de specialitate) [88].

Diferentele observate ale R; si vitezei de coroziune in mediul de albumina
pot fi induse de interactiunea albuminei cu ionii metalici eliberati de pe suprafta
implantului.

3.10. Studiu comparativ al coroziunii pentru diferite
metale utilizate pentru confectionarea implantelor

in acest scop s-au utilizat sapte placute metalice, confectionate din mai
multe metale biocompatibile, cu suprafata de 20x101 mm, avand compozitiile
chimice prezentate in tabelele 3.4 - 3.10.

In prealabil, placutele au fost prelucrate metalografic, prin slefuire, lustruire
si pasivare, conform metodei descrise mai sus [144], [161].

Determinarea vitezei de coroziune s-a efectuat electrochimic, folosindu-se
metoda voltametriei ciclice. Evaluarea comportamentului la coroziune s-a efectuat in
solutie Hartman, avand compozitia:

NaCl = 6,02 g/I

KCl = 0,37 g/l

CaCl/CaCl; x 2H,0 = 0,29 g/I
Na lactat = 3,14 g/I
osmolaritate = 3,14 g/|

in cazul otelului 316 L, avadnd compozitia chimici dati in tabelul 3.4 si
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.12a si 3.12b, se obtin
rezultatele experimentale:
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Tabelul 3.4. Compozitia chimica a probei de otel 316L

C% Si% Mn% Cr% Ni % Mo% Cu%
0,045 0,336 1,020 17,200 12,530 2,100 0,370
V% W% Al% Nb% Ti% Co%

0,06 < 0,05 < 0,01 < 0,01 < 0,01 0,158
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Fig. 3.12 a Voltametrie ciclica 316L Fig. 3.12 b Transformarea Tafel 316L
Rezultate experimentale:

Viteza de coroziune = 59,42 uym/an

E(i=0) = -391,20 mV

i corrosion = 0,0060 mA/cm?2

Rp = 15,37 kQ*cm?

In cazul otelului 304 L, avand compozitia chimici dat3 in tabelul 3.5

si comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.13a si 3.13b, se
obtin rezultatele experimentale:

Tabelul 3.5. Compozitia chimica a probei de 304L

C% Si% Mn% P% S% Cr% Mo%
< 0,03 <1,0 <2,0 < 0,045 < 0,03 18,0-20,0 -
Ni%
8,0-12,0

oottty i
.

ax am ) Q xx “x0
a0 m xm o) =

Fig. 3.13 a Voltametrie ciclica 304L Fig 3.13 b Transformarea Tafel 304L
Rezultate experimentale:

Viteza de coroziune = 82,37 pm/an

E(i=0) = -452,1 mV

i corrosion = 0,0084 mA/cm?2

Rp = 5,01 kQ2*cm?
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in cazul otelului 321, avadnd compozitia chimicd datd in tabelul 3.6 si
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.14a si 3.14b, se obtin
rezultatele experimentale:

Tabelul 3.6. Compozitia chimica a probei 321

C% Si% Mn% P% $% Cr% Mo%
< 0,080 <10 <2,0 < 0,045 < 0,03 17,0-19,0 -
Ni% Ti%
9,0-12,0 > 5x wt%C
') 8 ma— /
| S

o
. -

Fig. 3.14 a Voltametrie ciclica 321
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Fig. 3.14b Transfdrmarea Tafel 321

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 29,01 pym/an
E(i=0) = -336,0 mV
i corrosion = 0,0029 mA/cm?
. Rp = 21,89 kQ2*cm?

In cazul probei 316 Ti, avand compozitia chimicd data in tabelul 3.7 si
comportamentul Ia coroziune reprezentat prin curbele 3.15a si 3.15b, se obtin
rezultatele experimentale:

Tabelul 3.7. Compozitia chimica a probei de 316Ti

Elementul Min. (%) max. (%) Altele (%)

C 0,08

Si 0,75

Mn 2,00

P 0,04

S 0,030

Cr 16,00 18,00

Mo 2,00 3,00

N 0,100

Ni 10,00 14,00

- Ti = 5x (C+N) £ 0,70
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Fig. 3.15 a Voltametrie ciclicd 316Ti Fig. 3.15 b Transformarea Tafel 316Ti
Rezultate experimentale
Viteza de coroziune = 14,91 uym/an
E(i=0) = -372,6 mV
i corrosion = 0,0015 mA/cm?2
Rp = 36,88 kQ*cm?

in cazul probei Co-Cr, avidnd compozitia chimicd datd in tabelul 3.8 si
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.16a si 3.16b, se obtin
rezultatele experimentale:

Tabelul 3.8. Compozitia chimica a probei de Cr-Co

Fe% | C% Si% Mn% P% S% Crho Cu% Nb% Co%
8,460 | 0,069 0,795 <0,198 | 0,021 0,009 >65,390 | 0,086 <0,000 | >24,880
{ N
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Fig. 3.16 a Voltametrie ciclica CoCr Fig. 3.16 b Transformarea Tafel CoCr

Rezultate experimentale

Viteza de coroziune =5,533 uym/an
E(i=0) = -404,2 mV
i corrosion = 0,1869 pA/cm?2
Rp = 382,14 kQ*cm?

in cazul probei Ti6A14V, avand compozitia chimicd datd in tabelul 3.9 si
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.17a si 3.17b, se obtin
rezultatele experimentale:

BUPT



68

Coroziunea implantelor metalice- 111

Tabelul 3.9. Compozitia chimica a probei de Ti Al V

Element Concentratie
Ti 88,580
Al 6,503
Mo 0,000
Mn 0,082
\ 4,503
Fe 0,174
Cr 0,059
w 0,000
v o - i ~T
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Fig. 3.17 a Voltametrie ciclica Ti Al V Fig. 3.17 b Transformarea Tafel Ti Al V
Rezultate experimentale

Viteza de coroziune = 84,77 pym/an

E(i=0) = -481,2 mV

i corrosion = 4,5551 pA/cm2

Rp = 12,78 kQ*cm?2

in cazul probei de Ti, avand compozitia chimici dat3 in tabelul 3.10 si
comportamentul 1a coroziune reprezentat prin curbele 3.18a si 3.18b, se obtin
rezultatele experimentale:

Tabelul 3.10. Compozitia chimica a probei de Ti

Si% Mn% Cr % Ni% Mo% Al% Cu%
0,15 0,09 0,05 < 0,01 < 0,03 0,39 0,32
V% W% Zr% Nb% Sn% Fe%
< 0,15 < 0,73 0,01 0,03 1,13 0,10
. AN —— -
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Fig. 3.18 a Voltametrie ciclics Ti
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Fig. 3.18 b Transformarea Tafel Ti
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Rezultate experimentale
Viteza de coroziune = 1,870 ym/an
E(i=0) = -345,2 mV
i corrosion = 0,2147 yA/cm?2
Rp = 625,94 kQ*cm?2

in tabelul 3.11 sunt sintetizate datele experimentale obtinute. Toate

determindrile au fost efectuate in aceleasi conditii de mediu corosiv, temperatura si
prelucrare initiala a suprafetei.

Tabelul 3.1 Ordonarea probelor testate in functie de vitezele lor de coroziune

Material Viteza de coroziune um/an

Ti 1,870
CoCr 5,533
316 Ti 14,910
321 29,010
316L 59,420
304L 82,370
TiAIV 84,770

Cum era de asteptat, titanul este situat pe primul loc, avdnd cea mai
scdzuta viteza de coroziune. Un rezultat oarecum neasteptat este valoarea relativ
mare obtinutd pentru aliajul TiAlV. Alura voltamogramei ciclice obtinute ar putea
sugera prezenta a doua regiuni de coroziune. Prima, situatd la valori mai
electronegative si cu o suprafata mai mica apartine Ti, iar cea de a doua, avand o
suprafata mai mare si o deplasare spre valori mai pozitive, apartine Al. Practic Al ar
avea contributia majora la viteza de coroziune.

3.11. Influenta metodei de prelucrare asupra vitezei de coroziune

Asa cum s-a aratat, starea suprafetei joacd un rol major in analiza
comportamentului la coroziune si intrucat aceasta este influentatda de metodele de
prelucrare, in acest subcapitol s-a analizat influenta unor metode de prelucrare.

In cadrul experimentelor s-au urmarit influentele pe care le au diferitele
metode de prelucrare a titanului.

Si in aceste cazuri ca mediu de coroziuine a fost folosita solutia Hartman.

Ca prim exemplu au fost folosite implante de tip PD6, confectionate din Ti CP grad
2, cu grosimea de 0,8mm. Suprafata acestora nu a fost supusa nici unui tratament
de lustruire chimica sau pasivare.

Taierea cu laser a implantelor chirurgicale s-a efectuat la Universitatea din
Artois - Franta, Institutul Tehnologic din Bethune, in cadrul laboratorului Centre
d’Applications de Laser de Flandres Ar4tois (CALFA), pe parcursul unei burse Socrates la
care au participat alti membri ai colectivului. Laserul folosit este cu dioxid de carbon CI
200 (figura 3.19) acesta avind comanda numericd NUM 750 CNC.
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Fig.3.19 Laserul CI 2000

Decuparea conturului implantului se realizeaza dupa desenul de executie salvat in
format .dxf. Desenele de executie au fost elaborate o datd cu modelul 3D. Pentru
transferul conturului ce urmeaza a fi tdiat folosind laserul exista doua programe:

. Laser DX3 utilizat pentru a crea programul de comandd numerica dupa
desenul de executie in format dxf
. DNC32 care transfera programul de comand3d numericd In memoria

echipamentului laser.

Laser DX3 permite pe Iang3 crearea programului de comandad numericad si
setarea ordinii de tdiere a contururilor inchise, precum si modul de atac al fiecarui
contur de catre fascicolul laser. Decuparea impiantelor s-a realizat atat cu fascicol
laser continuu cat si pulsatoriu.

Viteza de coroziune determinata experimental pentru implante debitate cu
ajutorul laserului este de peste 10 ori mai mare decat in cazul implantelor din Ti
obtinute prin debitare mecanica (de exemplu 1,870 um/an, conform determinérilor

din capitolul III) (figurile 3.19a, b) [136],[180]. Astfel este subliniatd din nou
importanta pasivarii suprafetelor implantelor.
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Fig. 3.19 a Voltametrie ciclica Ti laser Fig. 3.19 b Transformarea Tafel Ti laser
Rezultate experimentale

Viteza de coroziune =28,36 pm/an

E(i=0) = -482,7 mV

i corrosion = 3,2558 pA/cm?2

Rp = 38,37 kQ*cm?2
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Un alt procedeu care influenteazd comportamentul la coroziune al Titanului
este imbinarea prin sudurd. In acest scop a fost folositd o proba debitatd chiar din
cordonul de sudura si o proba martor debitatd din materialul sudat.

In exemplul urmator a fost determinata experimental influenta sudurii
asupra vitezei de coroziune a Ti. Folosind un cordon de sudura si un martor prelevat
din aceeasi proba (figurile 3.20)a, b si 3.21a, b)
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Fig. 3.20 a Voltametrie ciclica Ti martor Fig. 3.20 b Transformarea Tafel Ti martor
Rezultate experimentale

Viteza de coroziune =4,735 pm/an

E(i=0) = -462,5 mV

i corrosion = 00,5436 pA/cm?2

Rp = 36,84 kQ2*cm?
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Fig.3.21 a Voltametrie ciclica Ti sudat Fig. 3.21 b Transformarea Tafel Ti sudat
Rezultate experimentale
Viteza de coroziune = 14,97 ym/an
E(i=0) = -343,1 mV
i corrosion = 1,7189 pA/cm?
Rp = 52,48 kQ2*cm?2
Rezultatele determinarilor au fost sistematizate in tabelul 3.14,

Tabelul 3.14 Influenta prelucrdrii asupra vitezei de coroziune

Nr. Crt Prelucrare/imbinare Viteza coroziune pym/an
1 Martor 4,735
2 Debitare laser 28,360
3 Sudura 14,970
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Dup3a cum se observa din rezultatele determinarilor de mai sus, orice forma
de prelucrare sau tratament poate avea efecte asupra vitezei de coroziune a Ti,
afectdnd fie integritatea sau grosimea stratului protector de oxizi, fie structura
cristalina a metalului.

3.12. Concluzii

Pe parcursul Capitolului III au fost documentate teoretic si practic aspectele
legate de coroziune in general si de determinare a vitezei de coroziune prin metode
electrochimice, cu ajutorul potentiostatului VOLTALAB 21.

Dupd o trecere in revistd a principalelor aspecte electrochimice ale
procesului de coroziune, problematica este abordata si practic, prin prezentarea
aparaturii gi metodelor utilizate pentru determinarea vitezei de coroziune prin
metode electrochimice.

In continuare sunt prezentate aplicatii practice ale metodei, cu referire la
studiul comportamentului la coroziune al Titanului, in diverse medii sau supus la
diverse metode de prelucrare.

In urma determinarilor efectuate in diverse solutii, cum ar fi Ringer, Ringer
lactat, salivd artificiald si solutii de albumind, s-a constatat ca mediul are o
importanta foarte mare asupra vitezei de coroziune.

O contributie personald consta in studiul comportamentului implantelor din
Ti in diverse medii care simuleaza conditiile biologice (solutie Ringer lactat, solutie
Hartmann, salivd artificiald si albumind 2 g %). In urma determinarilor efectuate a
rezultat cd mediul coroziv are o influenta foarte mare asupra vitezei de coroziune.
Proteinele in special duc la o accelerare a coroziunii, deoarece au proprietatea de
chelatori, legandu-se de ionii metalici, facilitdnd astfel difuzia acestora. Prin urmare,
atunci cdnd avem in vedere realizarea unor medii corozive cat mai apropiate de
plasma umand, ar fi indicata introducerea de proteine. Concentratia acestora ar
putea varia intre 2% - 4%, atunci cind se doreste simularea plasmei si 40% cand se
doreste simularea lichidului sinovial.

Un alt aspect a constat in demonstrarea superioritatii titanului fatd de alte
metale sau aliaje folosite pentru confectionarea implantelor, cel putin din punct de
vedere al vitezei de coroziune. In aceleati conditii de efectuare a deteminarilor
(solutie Hartmann, 37°C) Titanul a avut cea mai micd vitezd de coroziune,
confirmand faptul ca este un metal de electie pentru confectionarea implantelor
chirurgicale.

Ultimul aspect practic abordat pe parcursul acestui capitol a constat in
studiul efectelor pe care le au cateva prelucrar ale Ti asupra comportamentului la
coroziune. Debitarea laser, debitarea prin electroeroziune si sudarea Titanului duc la
cresterea vitezei de coroziune, prin urmare dupa efectuarea acestor operatiuni este
necesard o pasivare a suprafetelor.
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CAPITOLUL 1V
PREGATIREA SUPRAFETEI IMPLANTELOR

Una dintre cele mai importante conditii pentru obtinerea unor suprafete cat
mai biocompatibile si mai satisfadcatoare ca aspect exterior este curatirea minutioasa
a suprafetei ce urmeaza a fi acoperita. Toate obiectele, oricat de curatate ar pdrea
la o examinare superficiald, au pe suprafata lor impuritati care pot interactiona cu
mediile biologice.

Dupa natura lor, impuritatile care se intalnesc pe suprafetele metalice se
impart in trei categorii:

- oxizi §i compusi asemanatori;

- grasimi, uleiuri si alte substante organice;

- corpuri strdine din solide de diferite proveniente, ramase sau cazute pe
suprafata obiectelor, rezultate in urma prelucrarii lor.

Pregatirea mecanica a suprafetelor consta in netezirea si nivelarea acestora
pentru imbunatatirea aspectului general. In functie de starea suprafetelor si a
gradului de finisare dorit, piesele se supun la doua operatii: slefuire si lustruire.
Ambele se efectueaza in mod similar si cu acelasi gen de utilaje. La slefuire se
indeparteazad cantitati relativ mari de material, in vederea nivelarii suprafetelor, in
timp ce lustruirea are ca scop finisarea suprafetelor. Ea realizeaza reducerea
adancimii rizurilor si a zgarieturilor provenite de la prelucrarea anterioard. Prin
lustruire se indepédrteaza cantitati relativ reduse de metal. De multe ori lustruirea
poate fi executatd si dupad alte procese chimice sau electrochimice, pentru a se
obtine o calitate superioara a suprafetei.

4.1. Materiale abrazive

Materialele principale care se folosesc pentru aschierea si netezirea
suprafetei metalului sunt asa-numitele substante abrazive sau dure. Ca material
abraziv poate fi folosit orice mineral natural sau sintetic ale carui granule prezintd
duritate ridicatd si proprietati aschietoare. Materialele abrazive trebuie sa aiba
muchii ascutite pe care le pastreazd chiar daca se sparg; mdrimea granulelor este
standardizata (STAS 1753-76).

Tabelul 4.1. contine materialele abrazive utilizate in practica slefuirii si
lustruirii, iar tabelul 4.2 contine mdrimea granulelor de abrazivi folositi la
prelucrarea suprafetelor metalice prin slefuire gi lustruire [75], [102].

Tabelul 4.1. Materiale abrazive pentru slefuire si lustruire

Felul Denumirea Domeniul Observatii
materialului materialului de utilizare
abraziv abraziv
Naturale Corindon, piatra Numai in cazuri
ponce, cuart, particulare
smirghel, tripoli,
crocus, diamant
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Sintetice

Carbura de siliciu,
electrocorund, oxid
de aluminiu,
carbura de bor,
carbura de wolfram

Pentru slefuirea
otelului cu
continut ridicat
de carbon,
oteluri rapide,
bronzuri;

In special Al,O3

Metale moi cu
rezistentd
redusa de
rupere, alame,
bronzuri, Al, Cu,
metale
sinterizate

In special SiC

Pulberi abrazive

Oxid rosu de fier,
var de Viena, oxid
verde de crom
(Cr,03), creta

Metale nobile,
nichel, crom
oteluri

Colturi rotunjite

Tabelul 4.2. Mdrimea granulelor de abrazivi

Granulatia conform Clasificarea ~ Intrebuintare Fractiunea
STAS 1753-76 conform STAS principald trece
4202-63 prin sita cu
dimensiunea
nominald a laturii
Sistemul In toli ochiului
metric
(0,01 mm)
200 10 Degrosari. 2500
160 12 Slefuire  din 2000
125 16 Grosolan care rezultd 1660
100 20 span putin 1250
80 24 1000
63 30 800
50 36 Mijlociu Pentru 630
40 46 slefuire find 500
32 54 400
25 60 315
20 70 Fina Pentru 250
16 80 lustruire 200
12 100 160
10 120 125
= igg Foarte find Lustruire find 18000
5 230 63
4 250 50
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4.2. Discuri de slefuit si lustruit

Tabelul 4.3. sunt prezentate cuprinde cateva tipuri de discuri intrebuintate in
fazele pregatirii suprafetelor metalice de la slefuirea brutda pana la lustruirea finala.

Materialul abraziv inglobat in liant si aplicat pe discuri formeaza dispozitivul
de prelucrare a metalelor prin slefuire si lustruire.

Tabelul 4.3. Discuri de slefuit si lustruit

Materialul
discului

Liantul pentru
inglobarea
materialului

abraziv

Domeniul de
utilizare

Observatii

Materiale abrazive,
SiC, corindon,
smirghel

Argila refractara,
caolin, feldspat,
talc, pulbere de
silice

Slefuire bruta,
degrosare

Se numesc discuri
abrazive

Lemn, pasla, piele
fibra (sisal)

Clei de tamplarie,
silicat de sodiu
etc.; rasini
epoxidice, clei
urelit, lacuri de

Slefuire fina

bachelita
Tesatura (de Grasimi si uleiuri Lustruire Pentru piese de
bumbac), dril, semisolide forma complicata
finet, barchet,
panza cort
Cauciuc Clei de tamplarie, Slefuire -

cauciuc

Discuri lamelare
confectionate din
hartie abraziva

Slefuiri de diverse
grade

Pentru piese de
forma complicata

Perii din fibra sisal Matuire, In special pentru
- indepartarea aluminiu
urmelor mai mari
de slefuire

4.3. Defecte care apar in timpul slefuirii

Cauzele aparitiei acestor defecte pot fi:
- defectiuni vizibile si invizibile ale materialului: zgarieturi pe suprafete,
incluziuni de zgura, urme adanci de laminare;
cauzate de sculele de slefuire:
(excentricitatea), trepidatia axului, material abraziv cu granulatie neuniforma;

- defectiuni

- defectiuni

care provin

din cauza neglijentei

lucréatorilor:

inexactitatea discului

scule

necorespunzdtoare, slefuire neuniforma, apdsare prea tare sau insuficienta a piesei
pe discuri, proces tehnologic inversat, omiterea unor faze de slefuire;
- adanciturile se formeaza pe suprafata pieselor daca discurile de glefuit nu
au fost fasonate cu suficienta grija;
- suprafetele lucioase pun in evidenta si amplifica orice defectiune existenta.
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4.4. Slefuirea suprafetei

Indiferent de metoda prin care au fost obtinute, implantele necesita o
prelucrare corespunzitoare a muchiilor si suprafetelor. Eventualele bavuri prezente
s-ar putea detasa in timpul sau post implantare, declangdnd formarea unui
granulom de corp strdin. Muchiile tdietoare ar putea provoca leziuni fa nivelul
tesuturilor adiacente. in plus, formele ascutite se comporta ca niste concentratori de
sarcind, accelerand proceselor de coroziune [69], [102].

Slefuirea suprafetelor se face cu materiale abrazive, in urmatoarele etape:

1. Slefuirea de degrosare - se face la polizor, prin apasare ugoara, folosind

discuri abrazive de carborund sau electrorund cu numar de granulatie 25-16.

2. Slefuirea intermediarda se face pe hartie de slefuit cu granulatie

crescanda in finete, incepand cu granulatia 20.
3. Slefuirea find se face cu hartie de slefuit cu granulatie crescanda in
finete, incepand cu granulatia 8.

in cazul slefuirii manuale, se fixeazd hartia de slefuit pe o placd metalica sau

de sticld, proba metalografica fiind miscatd prin apasare.

4.5. Lustruirea suprafetelor

Lustruirea suprafetelor are o importantadeosebitd, deoarece calitatea
acesteia poate influenta decisiv modul in care implantul este acceptat de organism.
Ea poate fi realiata prin metode mecanice, chimice si electrochimice.

4.5.1 Lustruirea mecanica

Lustruirea probelor se executd mecanic cu masina de lustruit, care este
prevazutd cu un disc rotitor pe care se fixeaza o pasla din 1dnd merinos. La lustruire
se depune pe pasld o suspensie de oxid de aluminiu (alumind), oxid de magneziu,
praf de diamant (sau spray) de diferite granulatii (1,2 - 5,6 um). Proba lustruita se
spald cu apa, se degreseaza cu alcool si apoi se usucd prin tamponare cu vata sau
hartie de filtru, recomandabila fiind uscarea intr-un curent de aer cald.

Slefuirea si lustruirea mecanica pe aparate automate se aplicd tot mai mult,
in special, cand se are in vedere un numir ridicat de probe. In figura 4.1 se prezint
masina de slefuit si fustruit probe metalografice, Jean WIRTZ PHONIX 4000/2.

Fig. 4.1 Masina de slefuit si lustruit probe metalografice
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Aparatul are un trunchi metalic pe care sunt fixate simultan 6 probe. Pe cele
2 discuri se poate fixa hartia metalograficd de o anumitd granulatie sau pasla
necesara lustruirii probelor. Probele sunt fixate pe un suport metalic sau pe
suporturi din masa plastica.

Axul motorului asigura suportului cu probe o miscare de rotatie uniforma pe
suprafata discului cu hartie metalografica, ce se roteste in sens invers, cu o vitez3
de rotatie foarte mare.

4.5.2 Lustruirea chimica

Lustruirea chimicd se recomanda in cazul unor suprafete metalice bine
pregatite anterior, curate, pentru piesele cu un profil complicat, a cdror curatare
este dificila prin alte metode. Metoda permite si o netezire simultand a
microasperitatilor suprafetelor. De asemenea se preteaza foarte bine atunci cand se
urmareste obtinerea unui anumit grad de luciu [75].

Avantajele lustruirii chimice constau in obtinerea unor suprafete netede-
lucioase fara utilizarea unei surse de curent exterioare; la lustruirea aliajelor se
elimind pericolul de dizolvare al componentilor de aliere, evitdnd astfel declansarea
unor fenomene de coroziune electrochimica.

In cazul titanului ea este destul de greu de realizat, datoritad stabilitatii
chimice ridicate a acestuia. Pot fi folosite doud retete, ambele avand la baza acidul
fluorhidric HF:

In tabelul 4.4 sunt prezentate doua retete ce pot fi aplicate pentru lustruirea
titanului, precum gi parametrii de lucru. Prima retetd este mai agresiva si isi gaseste
justificarea in cazul suprafetelor cu tunder.

Cea de a doua reteta are o actiune mai blanda, fiind utilizata in special in
cazul pieselor care au suferit deja o lustruire mecanica prealabild, avand mai mult
un scop corector si de a conferi un aspect mai placut suprafetelor.

Tabelul 4.4. Compozitia chimica a solutiilor utilizate pentru lustruirea Ti

HNO; d = 1,40 280 ml 45-50 1
Metalul Compozitia Cantitate Parametrii de lustruire
lustruit solutiei (masa,
HF d=1,15 volum, %)
apa 60 mli Temperatura Durata
660 ml (°c) (min)
Titan Reteta 1
H,SO,d = 1,84 200 ml 60-65 1-2
HNO; d = 1,40 200 ml
HF d=1,15 100 mi
Reteta 2

Figura 4.2. reprezintd o placuta confectionatd din Ti, cu dimensiunile de
20x10x1,5 mm, decupatd prin electroeroziune. In figura 4.2. a se observa portiunile
de pe margini, de culoare mai inchisa, provocate de actiunea arcului electric,
precum si o serie de zgarieturi si incluziuni de zgura pe suprafata.
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Deoarece placuta prezentd o suprafatd cu multe incluziuni si neregularitati,
avand in acelasi timp si un grad redus de prelucrare, fara muchii sau suprafete care
si necesite o menajare, a fost preferata reteta 1, mai agresiva si cu rezultate mai
rapide m acest caz.

In fig. 4.2. b se observa aceeasi placutd, dupa ce a fost lustruitd chimic.

in urma procesului de lustruire, au fost eliminate cele mai multe impuritati
si neregularititi de pe suprafata probei, aceasta recdpatandu-si culoarea si luciul
caracteristice titanului.

Fig. 4.2.a Placuta Ti nelustruita

Fig. 4.2. b Placuta Ti lustruita chimic

in concluzie, lustruirea chimicd a titanului isi gdseste justificare datoritd
multiplelor avantaje pe care le prezinta:

- cantitatea de manopera necesara pentru lustruirea chimica este mult mai
mica decdt in cazul lustruirii mecanice;

- impul necesar pentru aceasta etapa a procesului de finisare este mult mai mic;

- nu produce deformari, decalibrar sau tensiuni in material;

- poate patrunde si in regiuni mai greu sau inaccesibile lustruirii mecanice

(orificii, suprafete filetate, etc.);

- calitate superioara a suprafetelor;

- HNO; care intra in compozitia amestecurilor de lustruire chimica are si un

efect de pasivare si stabilizare a suprafetelor.

O contributie personala a constat in elaborarea catorva retete de lustruire
chimicd a Ti, adaptate in functie de tipul si particularitatile suprafetei care se
lustruieste. Acestea sunt prezentate in tabelul 4.4. Prima solutie se poate utiliza in
cazul suprafetelor cu un grad redus de prelucrare si acoperire cu tunder. Caracterul
agresiv al solutiei, dat de concentratia mare a reactantilor, permite remedierea unor
defecte destul de mari de pe suprafata probei.
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Reactantii celei de a doua solutii sunt mai diluati, actiunea solutiei este mai
putin agresiva, lustruirea dureaza putin mai mult, dar se preteazad pentru suprafete
mai sensibile, cu un grad crescut de prelucrare si cu o geometrie mai complexa.
Pentru situatii intermediare, reactantii au fost amestecat;i si in alte rapoarte.

4.5.3. Lustruirea electrochimica

Tehnica electrolustruirii Tsi are originea in lucrarile consacrate fenomenului
de netezire a neregularitatilor superficiale ale cuprului prin dizolvare anodica, in
solutii de pirofosfat [75].

Fenomenul este deosebit de complex. Este de mentionat, de pilda caracterul
oscilant periodic al potentialului, la o densitate de curent data; amortizarea
oscilatiilor in timp depinde de puritatea metalului anodic. In zona curentului limita,
unde si capacitatea de lustruire este maximd, anodul manifestda proprietati
electrochimice apreciabile, asociate cu aparitia unui film semiconductor superficial.
Proprictatile semiconductoare si grosimea extrem de redusa a stratului au fost puse
in evidentd prin masuratori ale rezistentei si capacitatii stratului dublu de la interfata
metal/electrolit. Nu lipsesc nici dovezi despre caracterul de fenomen controlat prin
transport de masa. Viteza de diminuare a neregularitatilor de pe suprafata metalului
variaza exponential cu timpul.

Fenomenului de electrolustruire, adica al dizolvarii mai rapide a
proeminentelor de pe suprafata metalica, i se pot da mai multe explicatii. Una dintre
ele ia in considerare distributia primara a curentului si concentrarea liniilor de camp
pe proeminente. Alta face apel la asa numitul efect Kelvin, conform caruia entalpia
liberda superficiald a atomilor metalici ce urmeaza sa fie dislocati din metal si
dizolvati este superioara pe proeminente, in comparatie cu zonele din adanciturile
profilului. Nu trebuie neglijate nici defectele de retea sau tensiunile induse in
structura superficiald, de tratamentele la care a fost supusa piesa si nici fluxurile
difuzive ale ionilor rezultati prin oxidarea anodica, mult mai mari pe proeminente
decat in adancituri; pe varfuri cAmpul de difuzie convexa permite transport difuziv
sferic. in sfarsit, filmele pasivante superficiale se constituie mai usor in adancituri
decat pe varfuri si in anumite cazuri, fixarea adsorbtiva specifica a unor ioni (CliO,
CI", etc.) dotati cu proprietati de anihilare a filmelor pasivante protectoare manifesta
preferintd pentru proeminente.

Pe baza datelor experimentale acumulate, conditionarea fenomenului apare
specifica (in functie de sistem) si relativ complexa, astfel ca o singura explicatie nu
este posibila. Dintre modelele existente, cel mai potrivit pare a fi cel care se bazeaza
pe distributia secundara a curentului, legata de controlul difuziv al curentului ce
corespunde dizolvarii. Existenta unor specii complexogene in faza de volum si difuzia
lor spre suprafata metalului care se dizolva poate deveni determinantd de viteza;
diferenta dintre fluxul de agent complexogen pe varfuri (mai mare) si cel din
adancituri (mai mic) poate genera unele modificari specifice, cum ar fi acumularea
in adancituri a ionilor metalici neangajati complex soldata cu aparitia unei
componente catodice, care micsoreazad, local, curentul anodic de dizolvare si
producerea unor modificari in stratul de reactie (de exemplu formarea unui film de
oxizi). Acestea conditioneaza aparitia fenomenului de stralucire, observat in
electrolustruire, in urma dizolvarii cristalelor superficiale. Fenomenul s-ar datora
acoperirii suprafetei cu un film protector, capabil sa controleze dizolvarea si sa o
transforme intr-un proces caracterizat prin hazard fard neomogenitati energetice pe
suprafata metalului.
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Acceptand controlul difuziv al electrolustruirii unui profil regulat putem
considera cd mecanismul reactiei are loc in 3 etape:

1. Formarea adatomului, ionizarea lui si expulzarea Iui de-a curmezisul
stratului dublu;

2. Angajarea in complex a ionului in preajma electrodului;

3. Difuzia ionului complex spre faza de volum a solutiei.

Lustruirea electrochimicd este o operatie de prelucrare a suprafetelor
metalice prin care se realizeaza nivelarea acestora. In acest scop, piesa de lustruit
reprezintd anodul iar electrolitii folositi pot fi acizi sau alcalini.

Pregdtirea prealabilda a probelor in vederea lustruirii electrochimice se face
pand la un stadiu care asigura deniveldri sub 2 pm, ceea ce corespunde unei
lustruiri pe 3-4 hartii metalografice.

Avantajele procedeului constau in simplitate, fiabilitate si in faptul ca se
preteaza la automatizare. In plus se evita deformarile pieselor, se produce o
pasivare care imbunatdteste rezistenta la coroziune si se pun in evidenta defectele
de suprafata.

Eficacitatea netezirii microreliefului prin lustruire electrochimicd depinde de
regimul de electroliza si de calitatea initiald a suprafetelor.

In principiu, electrolitii folositi in tehnica lustruirii electrochimice trebuie sa
contina trei componenti:

- un oxidant care promoveaza dizolvarea anodica si formarea unui
strat de oxid pe suprafata metalului (de ex. acidul azotic sau
percloric) sau in general un agent complexogen, de exemplu F, CN’
sau BF, ;

- un agent de depasivare, in general un acid sau hidroxid alcalin, in
asemenea concentratii incat stratul protector de oxid sa fie foarte putin
stabil si sa se mentina doar la o grosime mica;

- un promotor al stratului de difuzie, care in general este un component
avand vascozitate mare (glicerina, H,S0,4, H3PO,4) sau un component
care scade concentratia efectiva a moleculelor de apa (de exemplu
anhidrida acetica sau un alcool).

Acidul ortofosforic este adesea considerat ca fiind electrolitul care intruneste

toate cele trei conditii.

Probele tustruite electrochimic au o rezistentd mai mare la coroziune in
comparatie cu cele lustruite pe cale mecanica.

Adaosul unor substante anorganice si organice mareste considerabil gradul
de luciu obtinut; fluorura de potasiu si manitolul in concentratii de 7,1 g/l respectiv
3,2 g/l actioneaza in acest sens.

Electrolitii cu acid fosforic si anhidridda cromicda permit aplicarea unor
densitati de curent mai mici, ceea ce constituie un avantaj economic.

Tendintele noi in domeniul perfectionarii procesului de lustruire
electrochimica sunt indreptate spre cresterea durabilitdtii electrolitilor, scdderea
temperaturii si a densitdtii de curent. In acest scop s-a propus introducerea in
electrolit a unor adaosuri de substante organice ca de exemplu manitolul sau acidul
lactic, care pot actiona si ca inhibitori de coroziune. Addugarea acestor compusi
coboara densitatea anodicd de curent optima pentru lustruire si imbunatateste
gradul de reflexie al suprafetelor lustruite.

In tabelul 4.5. sunt date compozitiile electrolitilor pentru lustruirea
electrochimica si regimul de lustruire in cazul titanuiui.

BUPT



4.5 - Lustruirea suprafetelor 81

Tabelul 4.5. Compozitia electrolitilor pentru lustruirea electrochimica a titanului

_si regimul de lucru

Metalul | Compozitia | Concentratia | Temp. Densitate | Tensiun | Durata | Material
de solutiei °c de curent eV min catodic
lustruit A/dm?
Titan | CrO; 400 g/ 25 20-50 - 1-3 Ctel
HF 40% 100 ml/I inox.
plumb
Etilenglicol 8,8% greut. 40-45 8-11 - 4-6 Otel
HF 40% 6,0 % greut. inox.
Ap3 6,0 % greut.
Glicerina 600 ml 20-30 20-30 - 2-5 Platina
HNO;d=1,4 100 ml
HF 40% 200 ml
Etilenglicol 81 % greut. 25 20-30 - 1-5 Platina
HF 40% 3 % greut.
NH4F 5 % greut.
NH4NO; 5 % greut.
] 6 % greut.
H;PO,d=1,4 40-70%greut 25 15-35 - 2-5 Otel
Tetraoxalat 1-15% greut inox.
de potasiu
Apd Rest

4.5.4. Metode de pasivare si stabilizare a suprafetelor
metalice

Pasivarea are rolul de a stabiliza comportamentul la coroziune, prin scaderea
energiei de suprafatd. Ea poate fi realizata prin mai multe moduri:

Pasivarea cu acid azotic - se face in concordanta cu ASTM F86-04, metoda
dezvoltata initial pentru a creste rezistenta la coroziune a implantelor chirurgicale
realizate din oteluri inoxidabile sau aliaje pe baza de cobalt - crom [144]. Ea si-a
dovedit eficacitatea si in cazul tratarii suprafetelor implantelor chirurgicale realizate
din titan, in special datoritd actiunii asupra filmului de oxid ce ia nastere pe
suprafata acestora. Cu toate acestea, in special in cazul aliajelor de Ti6Al4V, uneori
se poate observa si fenomenul invers, de reducere a grosimii stratului si o eliberare
de ioni metalici.

Pasivarea termicd a fost considerata drept un tratament favorabil de
stabilizare deoarece duce la cresterea grosimii filmului protector si reduce
concentratia titanului aflat in stari de oxidare mai putin stabile: +II si +III. De
asemenea a mai fost remarcat faptul ca un tratament la 400°C reduce concentratia
hidroxizilor de pe suprafata, datorita desorbtiei acestora.

Pe suprafetele tratate termic (400 °C) ale unor probe de Ti-6Al-4V a fost
pusa in evidentd prezenta Ti, Al si V in forma redusa si formarea unui strat protector
de oxid mai compact, partial microcristalin (rutil).

Tratamentul de imbétranire, constand in fierberea probelor in apd distilata,
are efecte favorabile si de stabilizare a stratului protector de oxid, in special in cazul
probelor pasivate in HNO3;. O crestere usoara a grosimii stratului de oxid (aprox. 1
nm) a fost observata dupa 4 ore de fierbere in apa distilata.

BUPT



82 Pregadtirea suprafetei implantelor - IV

Tratamentul in plasmd in atmosferda de oxigen duce de asemenea la
cresterea grosimii stratului de oxid cu 5-6 nm.

Oxidarea anodicid este un proces foarte important, folosit pe scard larga
pentru Ti si aliajele acestuia.

in concluzie, existd multe argumente care pledeazd 1in favoarea
tratamentelor de stabilizare, efectuate cu scopul de a imbundtdti rezistenta la
coroziune a Ti si a aliajelor lui, reducandu-se astfel si cantitatea de ioni metalici
eliberati in mediul biologic. Chiar daca acestea prezinta o tendintd naturala de
imbatranire, ea se produce doar in timp. Prin urmare tratamentele de stabilizare ale
suprafetelor pot fi foarte utile in perioada imediat urmatoare implantarii, reducand
probabilitatea eliberarii unor specii metalice. In etapele urmatoare ale procesului de
integrare a implantelor, in vivo, nu mai pot fi observate diferente intre suprafetele
stabilizate si cele nestabilizate.

Efectele favorabile ale pasivarii asupra comportamentului la coroziune pot fi
puse cel mai ugor in evidentd prin metode electrochimice. In exemplul de mai jos se
studiaza comportamentul unei placute din Ti, cu dimensiunile de 20x10x1,5 mm,
anodizata in prealabil la o tensiune de 40 V, in mediu de H,SO, 1 M. Pasivarea
probei s-a efectuat conform ASTM F86-04, in laboratorul LOPIFO [144], [178],
{179], [180].

Determinarea comportamentului la coroziune s-a realizat prin voltametrie
ciclica, utilizandu-se solutia Hartman ca mediu coroziv.

o ettty p sy

=0 ey o L) - bt od ) a0
P el

"~ Fig. 4.3. a. Inainte de pasivare,
voltametrie ciclica

Fig. 4.3. b. Inainte de pasivare,
transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 53,62 pym/an
E(i=0) = -737,2 mV
i corrosion = 6,1556 pyA/cm?2
Rp = 9.02 kQ*cm?2
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Fig. 4.4. a Dupa pasivare, voltametrie Fig. 4.4. b Dupa pasivare, transformarea
ciclica Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 2,781 ym/an
E(i=0) = -287,4 mV
i corrosion = 0,3193 yA/cm2
Rp = 116,64 kQ*cm?
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Fig. 4.5. Influenta pasivarii asupra vitezei de coroziune.
Suprapunerea celor doua voltamograme

Se observa ca pasivarea placutei de Ti reduce in mod semnificativ viteza de
coroziune, de la 53,62 pym/an in cazul probei nepasivate la doar 2,781 ym/an in
cazul celei pasivate.
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84  Pregatirea suprafetei implantelor - 1V

Chiar dacd suprafetele sunt stabile pentru ambele probe si curbele de
polarizare anodice se suprapun peste cele catodice pentru toate ciclurile, se observa
ca pentru aceleasi valori ale densitatilor de curent, suprafata descrisa de curbe este
mai mare pentru proba nepasivatd decat pentru cea pasivata. Prin urmare si viteza
de coroziune va fi corespunzdtor mai mare [136], [146], [180].

O contributie personalad a constat in demonstrarea eficientei pasivarii asupra
implantelor din Ti confectionate in cadrul LOPIFO.

4.6. Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei
implantelor de Ti

Aceste metode includ pasivarea, anodizarea coloratd, anodizarea alcalina gri
si electrolustruirea. Ultima poate fi aplicata inainte sau dupa anodizare. Cea mai
importantd aplicatie a tratamentelor electrochimice este anodizarea colorata.
Aceasta aduce un plus de functionalitate implantelor stomatologice si ortopedice. In
urma acestui tratament, suprafetele castiga un plus de rezistentd la uzura si
coroziune, precum si o ameliorare a raspunsului biologic [36], [38], [46].

4.6.1.Bazele teoretice ale procesului de anodizare

Datorita faptului cd procesul este deosebit de complex, el nu a fost inca
deplin elucidat. Procesul poate fi impartit in trei faze, reprezentate in figura 4.6
[38].

1. Faza de anodizare;
2. Strapungerea stratului de oxid;
3. Formarea unui strat nou, cu proprietati ameliorate.

N
w

—

Tensiune [V]

Timp [sec]
Fig. 4.6. Variatia tensiunii in timp pentru cele trei faze ale anodizarii

in prima fazd, care dureazi de obicei primele 20-30 secunde, pe suprafata
anodului se formeaza un strat de oxid metalic. Reactia poate fi impdartitd in doud
etape:

Prima are loc la nivelul interfetei titani/oxid de titan

Ti »TP* + 2e [4.1]
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Si a doua:
2H, 02 20% +4H* [4.2]
Ti?t+20% 2Ti02 +2 € [4.3]

Suma reactiilor ce au loc la nivelul ambelor interfete poate fi formulata
astfel:

Ti2*+20% 22TiO2 +2 € [4.4]

Oxidul de titan are o rezistenta electricd mult mai mare decéat electrolitul.
Prin urmare cadderea de tensiune se produce in principal de-a lungul stratului de
oxid. Ionii de Ti si de oxigen vor migra prin acest film sub actiunea campului electric
produs de caderea de tensiune. Atat timp cat campul electric este destul de puternic
pentru a forta trecerea ionilor prin oxid, grosimea stratului de oxid va creste.
Grosimea finala a acestuia va fi proportionald cu diferenta de potential aplicat.
Viteza medie de crestere se situeazd in jurul valorilor de 1,5-3 nm /V. Aceastd
estimare este valabild doar peste limita potentialului de strapungere a stratului de
oxid. Aceasta depinde la randul ei de compozitia electrolitului si de regimul de
anodizare. Tensiunea tipica de strapungere variaza in jurul valorii de 100V. Filmul
anodic contine anastase si oxid de titan amorf [35], [66].

Pe parcursul cresterii stratului de oxid, acesta poate fi impurificat cu anioni
incorporati din electrolit.

Un proces de anodizare standard, utilizat in scop de protectie anticoroziva
sau decorativa, se termina de obicei in aceastd faza.

Tratamentul de anodizare in plasma (APC treatment) este o forrma mai avansat3
si extrema de oxidare anodic3, care duce, in a doua faza a procesului, la strdpungerea
electrica a stratului - bariera de oxid format in prima faza a procesului.

Pentru a ioniza centrele de impuritdti incorporate in prima faza este necesar
un camp electric E puternic. Anionii incorporati actioneaza ca donori, eliberand
electroni in banda de conductie a oxidului.

Dacd grosimea stratului de oxid depaseste drumul liber mediu al
electronilor, electronii prezenti in banda de conducere castiga suficientd energie in
campul de anodizare pentru a fi capabili sa ionizeze atomii inconjuratori din stratul
de oxid. Procesul de anodizare duce atat la multiplicarea electronilor mobili cat si la
ruperea legaturilor ionice intre constituentii oxidici.

In momentul in care curentul electric atinge o densitate critica locala, are loc
o descarcare electrica primara in punctul cel mai slab al stratului de oxid, anume la
nivelul structurilor tip bulda. Lumina emisa de electronii ce se recombina cu ionii
poate fi observata sub forma unor scédntei ce se deplaseaza pe intreaga suprafata a
anodului {35], [66].

Energia acestor scantei este foarte mare. Pentru o singurd scanteie s-a
méasurat o putere disipatd de 35 W si o densitate de curent peste 104 A /cm?. Se
poate concluziona c3 densitatea de energie este suficient de mare pentru a genera
local temperaturi extrem de mari (pand la 8000 °C pentru o singurd descircare, pe
o suprafata cu diametrul de 1um ). Intervalul dintre descarcari este de 10 - 20 ps.

Disiparea unei cantitati mari de energie rezultatd in urma procesului de
strapungere are ca efect topirea materialului anodic si o reactie chimica a acestuia
cu electrolitul.
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in cea de a treia si ultima etapa a procesului de APC, stratul de oxid metalic
nou format duce la refacerea stratului de oxid la locul strapungerii prin formarea
unui nou strat de acoperire oxidicd, cu o grosime de aproximativ 1 pm. Solidificarea
si racirea din locul strapungerii provoaca un stress termic care se transmite stratului
de oxid inconjurdtor, ducand la o noua strapungere electrica, in vecindtatea primei.
Acest proces se repetd pana cand intreaga suprafata este acoperita cu un nou strat
de oxid, mai gros, care contine un substrat din oxizi metalici, o faza mixta alcatuita
din substrat si constituentii electrolitului si o faza constand exclusiv din constituent;ii
electrolitului [36].

Curentul de strdpungere, care se presupune proportional cu curentul de
anodizare, creste proportional cu grosimea stratului, deoarece au loc tot mai muite
ionizari de impact.

Un alt aspect important se referd la corelatia dintre tensiunea de
strapungere si concentratia electrolitului. Deoarece densitatea curentului de
strdpungere este direct proportionala cu cantitatea de anioni incorporati in stratul de
oxid, densitatea criticd a curentului de strapungere este atinsa mai repede in cazul
unei concentratii mai mari a electrolitului. Prin urmare tensiunea de strapungere VB
scade odata cu cresterea concentratiei electrolitului.

Practic, prin aplicarea unei tensiuni pozitive pe suprafata unei probe din
titan, imersate intr-un electrolit, se produce fenomenul de oxidare anodica
(anodizare), tradus prin formarea unui strat nou, mai gros, de TiO,. Atunci cand
potentialul aplicat creste peste un anumit prag, pe suprafata probei se produc
microarcuri electrice, ca urmare a strapungerii stratului dielectric de TiO,. Din
momentul in care apar aceste strapungeri, ionii de Ti din implant si cei de HO™ din
electrolit incep sa se deplaseze in directii inverse unii fata de altii, formand foarte
rapid un nou strat de TiO,. Stratul nou format este poros si prezinta o aderenta
ferma fata de substrat, elemente benefice pentru comportamentul ulterior al
implantului.

Un alt avantaj al procesului de anodizare in arc constd in posibilitatea
incorporarii ionilor de P si Ca in stratul de suprafatd, prin controlul compozitiei si
concentratiei electrolitului. Printr-un tratament hidrotermic corespunzator, acestia
pot chiar sa cristalizeze sub forma de hidroxiapatita sau alti fosfati de calciu.

Studii recente, care au avut in vedere rdspunsul biologic la actiunea
implantelor din Ti, au demonstrat cd procesul de anodizare in arc reprezintd una
dintre cele mai bune metode de modificare a suprafetei implantelor.

Acest tratament este capabil sa:

- creasca grosimea stratului de oxid;
- inglobeze in stratul oxidic diferiti ioni;
- moduleze proprietatile hidrofile sau hidrofobe ale substratului.
in particular pentru aplicatiile biomedicale, este posibil ca si:
- creasca absorbtia selectiva a unor proteine specifice;
- creasca capacitatea de osteiontegrare;
- reduca aderenta bacteriana;
- se functionalizeze suprafata cu ajutorul unor compusi macromoileculari.

Rezistenta la coroziune a titanului se datoreaza formarii spontane a unui
strat oxidic avand grosimea de 2-10 nm. Cu ajutorul procesului electrochimic de
oxidare anodica este posibil sa se creascd grosimea acestuia pand la 100 - 300 nm
si chiar mai mult. Ca urmare a acestui proces, sunt ameliorate biocompatibilitatea si
rezistenta la coroziune.
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4.6.2.Fenomenul de interferenta optica

Atunci cand lumina trece prin stratul de oxid de titan cu o grosime crescuta,
se produce fenomenul de interferentd. Practic, microporii prezenti pe suprafata
probei anodizate se comporta ca o retea de difractie. Prin urmare nici culoarea
rezultatd nu este una reald, datorata unei pigmentari de suprafatd, ci mai degraba
una optica, rezultata prin interferenta si care depinde intr-o mare masurd nu doar
de grosimea stratului si de diametrul porilor, ci si de natura si proprietatile
fascicolului incident. Fenomenul este reprezentat schematic in figura 4.7:

44'm

N/

Titan

Fig. 4.7. Interferenta optica
pe suprafata probei de Ti anodizat

in figura 4.7, L este cristalinul si P este retina. Lumina provenitd de la sursa
S este reflectata atat de suprafata stratului extern cat si de stratul de titan situate
sub acesta. Fascicolul reflectat ajunge in punctual P defazat in mod diferit, functie
de proprietatile stratului de oxid.

Existd o corelatie foarte bunid intre potentialul de anodizare aplicat,
grosimea stratului de oxid si culoarea rezultatd. Prin urmare, controland potentialul,
este posibil s3 se obtind o anumitd culoare. Paleta culorilor ce pot fi obtinute prin
anodizarea titanului este reprezentata in figura 4.8.

Fig. 4.8. Paleta de culori ce pot fi obtinute prin anodizarea Ti
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4.6.3. Realizarea experimentala a anodizarii

Scopul acestor tratamente biomimetice este acela de a modifica oxidul de
titan de pe suprafata implantului astfel incat mediul biologic s3 intre in contact cu o
suprafatd care simuleaza (mimeaza) proprietatile fiziologice ale osului in curs de
remodelare.

Noile suprafete biomimetice ar trebui sa prezinte:

- o morfologie controlata la scara micro dar si nano;

- proprietati de adsorbtie selectiva a proteinelor;

- aderenta crescuta a osteoblastilor;

- stimularea mineralizarii osoase.

Pentru partea experimentala s-au folosit placute confectionate din titan CP
grade 2, avand dimensiunile de 20x10x1,5 mm. Debitarea placutelor s-a realizat cu
ajutorul masinii de electroeroziune cu fir DK7732F (figura 4.9) care face parte din
categoria magsinilor unelte de dimensiuni gabaritice mici, echipatd cu comanda
numerica tip MNC-A. Masina se evidentiaza printr-un design ,ecologic”, adici emisii
reduse de zgomot si o protectie suplimentara la praf. Centrul de comanda numericd
confera precizie ridicata de prelucrare in conditii de economie de material [161],
[178], [179], [180].

27 S
o Gl

Fig. 4.9 Masina de prelutrat prin électroé‘i'f)ze tip DK7732F
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Caracteristicile tehnice ale masinii sunt:

- Dimensiuni masa de lucru (X,Y): 360x610 mm;

- Cursa maxima masa de lucru (X,Y): 320x400 mm;

- Precizie de pozitionare: eroarea maxima pe oricare dintre axe este de 12
microni (0,012 mm);

- Greutatea maxima a piesei prelucrate: 350 kg;

- Dimensiunile maxime ale masinii (X,Y,Z): 1300x1250x1700 mm;

- Grosimea maxima a piesei prelucrate: 300 mm;
Grosimea firului de tdiere: 0,1+/- 0,3 mm;
Dielectric : apa deionizata.
Principiul de functionare a masinii se bazeaza pe eroziunea materialului de
prelucrat cu ajutorul descarcarilor electrice dintre semifabricat (conectat la un pol electric)
si firul de lucru (conectat la celdlalt pol). Magina este capabild sa genereze contururi
geometrice complicate, imposibil de realizat in alte conditii, de o precizie dimensionals, a
formei si rugozitate a suprafetei foarte bune. Se pot genera sau debita piese cu grosimi
foarte diferite prin reglajul discret al intensitatii curentului din fir. Procesul are loc sub un
mediu dielectric continuu care favorizeaza scanteierea.

Dupa debitare, placutele au fost prelucrate mecanic, pentru indepartata
bavurilor si rotunjirea muchiilor si a colturilor, cu scopul de a se evita concentrarea
de sarcini electrice in aceste regiuni. Etapa urmatoare a constat in lustruirea chimica
a placutelor, cu ajutorul unui amestec continand HF, HNO; si H,SO,.

Ultima etapa de pregatire a placutelor a constat in pasivarea lor, conform
ASTM F86-04.

Anodizarea propriu - zisda s-a efectuat intr-o solutie de H3;PO, cu
concentratia 1M, (1 mol/litru) timp de 1 minut, in conditii potentiostatice.S-a
efectuat o serie de anodizari la valori diferite ale tensiunii, cu scopul de a se
determina o tensiune de anodizare pentru care stratul de oxid rezultat are un
comportament optim din punct de vedere al grosimii, rezistentei la coroziune,
rogozitatii si aderentei celulare. Valorile inregistrate ale parametrilor anodizarii sunt
sistemnatizate in tabelul 4.6.

Tabel 4.6 Parametrii electrici ai procesului de anodizare

Tensiune Curent maxim
\'J A
40 0,3
60 0,8
80 2,3
100 2,8
120 3,4
140 3,9
160 4,3
200 5,5
250 6
300 8

Analiza metalografica scoate in evidentd modificdri pe suprafata placutelor,
care au aspecte diferite, in functie de potentialul aplicat.

Microstructurile au fost analizate cu ajutorul microscopului optic Olympus
BX51M si stereo Olympus SZ7X din dotarea Laboratorului CIDUCOS - UPT, acreditat
RENAR in baza SR EN ISO/ CEI 17025: 2005, certificat de acreditare nr. 477-
L(figura 4.10).
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, Camera foto digitald
Olympus C3040-Z00M

Fig. 4.10 Microscoapele optic si stereo pentru examinari metalografice

Structura initiala a probelor analizate este formatad din graunti poliedrici de
a-Ti, cu marimea de graunte corespunzatoare punctajului 8-9, (figura 4.11) [153].

Pentru studierea caracteristicilor stratului anodizat, a fost analizata structura
suprafetei pentru fiecare proba prin microscopie optica. Aspectele caracteristice sunt
prezentate in figurile 4.12 - 4.20.
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4.6 - Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei implantelorde Ti 91

Fig. 4.12 b Structura microscopica a
probei 40 V, MO 50x, lumina normala probei 40 V, MO 50x, lumina polarizatd

Tensiunea de 40 V la care a fost realizatd anodizarea este situatd doar putin
deasupra valorii minine de stdpungere a stratului nativ de oxid. Modificarile rezultate
in acest caz sunt minime.

Fig. 4.13 a Structura microscopica a Fig. 4.13 b Structura microscopica a
probei 60 V, MO 50x, lumind normald probei 60 V, MO 50x, lumina polarizata
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92  Pregdtirea suprafetei implantelor - IV

Fig. 4.13 c Structura microscopica a probei 60 V, MO 200x, lumina normala

Dupd anodizarea Titanului la 60V incep sa aparda modificari vizibile pe
suprafata placutelor. Aceasta capata o culoare roz-violet. Culoarea este optica, fiind
produsa de porii ce iau nagstere pe suprafata superficiala de oxid de Titan si care se
comporta ca o retea de difractie. Ea variaza (pentru toate probele) in functie de
caracteristicile luminii incidente.

_ e i
Fig. 4.14 a Structura microscopica a Fig. 4.14 b Structura microscopica a probei
probei 80 V, MO 50x, lumind normald 80 V, MO 50x, lumina polarizata

-

&

Fig. 4.14 c Structura microscoicé a pobi 80 V, MO 200x, lumina normala
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4.6 - Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei implantelorde Ti 93

Anodizarea la 80 V produce o intensificare a culorii, care incepe sa capete o
tenta albastruie. Se observa o crestere a diametrului porilor.

Fig. .15a trctura microscopica a probei Fig. 4.15 b Structura microscopica a pbei
100 V, MO 50x, lumina normala 100 Vv, MO 50x, lumina polarizatd
PR T &%

"

Fig. 4.15 c Structura miroscopicé a probei 100 V, MO 200x, lumind normald

Porii formati in urma anodizarii la 100 V au dimensiuni mai mari decat in
situatiile anterioare, afectand aspectul suprafetei. Incepe sa se observe o coloratie
gri, care se va accentua odata cu cresterea tensiunii aplicate.

Fig. 4.16 a Struura mcroscoi a Fig. 4.16 b Structura microscopica a
probei 120 V, MO 50x, lumina normala probei 120 V, MO 50x, lumina polarizata
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94  Pregatirea suprafetei implantelor - IV

Fig. 4.16 c Structura microscopica a pobi 120 Vv, MO 200x, lumina normald

Cresterea tensiunii aplicate la valoarea de 120V este insotita de o crestere a
diametrului porilor aparuti pe suprafata probei si de accentuarea tonului de gri.

Fig. 4.7a Structura icoscoicé a Fig. 4.17 b Structura microscopica a
probei 140 V, MO 50x, lumina normal3 probei 140 V, MO 50x, lumin3 polarizatd

in cazul probelor anodizate la 140 V, diametrul porilor creste si tonul de gri
devine dominant.
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k 3
Fig. 4.18 a Structura microscopica a Fig. 4.18 b Structura microscopica a
probei 160 V, MO 50x, lumina normala probei 160 V, MO 50x, lumina polarizata

. < I A - . \-"'J:i
A . I URURIENE &
Fig. 4.18 ¢ Structura microscopica a probei 160 V, MO 200x, iumina normala

5,

Pentru valoarea tensiunii aplicate de 160 V, suprafata capatd o culoare gri
matd, uniform distribuitd. Diametrul porilor este tot mai mare si incep sa apara
primele urme produse de descarcarile electrice pe suprafata probei.

F

Fig. 4.19 a Structura microscbp'ii:é a Fig. 4.19 b Structura microscopica a
probei 200 V, MO 50x, lumina normala probei 200 V, MO 50x, lumina polarizata

P
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Fig. 4.19 c Structura microsopica a pobe 200 V MO 200x, lumina normala

incepénd cu aceasta valoare a tensiunii, se trece in alt regim de lucru.
Anodizarea simpla a suprafetei este inlocuitd de MAO (Micro Arc Oxidation). Pe
suprafata probei incep s3a se producd descdrcari electrice sub forma unor
microarcuri_care lasd urme sub forma de cratere.

Fg. 4.20 tructura mcroscopi a Fig. 4.20 b Structura microscopica a
probei 250 V, MO 50x, lumina normala probei 250 V, MO 50x, lumina polarizata

Fig. 4.20 ¢ Structura microscopica a probei 250 V, MO 200x, lumind normald
La 250 V densitatea si frecventa descdrcdrilor electrice de suprafatd cresc
mult. Numarul si adancimea craterelor de pe suprafata probei cresc in mod
corespunzator. Apar si fenomenele de topire punctuald, la nivelul cdrora se poate
produce si o inglobare a ionilor electrolitului.
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4.6 - Tratarea chimicd si electrochimica a suprafetei implantelorde Ti 97

Pentru evidentierea unor detalii privind starea suprafetei, proba anodizata la
350 V, a fost analizata prin microscopie electronica cu baleiaj, folosind microscopul
TESLA BS 300 din dotarea catedrei SMTT - UPT (figura 4.21 a si b).

Fig. 4.21 b SEM pe sprafa;a probe|

Fig. 4.21 a SEM pe suprafata pobei
350 v 1800x 350V 3000x

Imaginile pun in evidentd o suprafata neregulata, cu asperitdti si depuneri
amorfe, provocate probabil de precipitarea sarurilor prezente in electrolit.

Microstructura stratului anodizat a fost analizata metalografic in sectiune
transversala. In figurile 4.22 - 4.30 se prezintd aspectul suprafetei probelor, precum
si structura stratului anodizat corespunzator.

Fig. 4 22 a Proba 40V Iumlna normala, Fig. 4.22 b Proba 40V Iumma normala,
MO 100x MO 500x
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98 Pregatirea suprafetei implantelor - IV

Fig. 4.22 d Proba 40V 200 x lumina
polarizata

g .'ﬁg .~:‘. % s o
Fig. 4.22 e Grosimea stratului la proba 40V (I‘uminé polarizata
si camp intunecat MO 500x)

in imaginile din figura 4.22 a-e incep s3 se observe primele semne ale
anodizarii. Deoarece valoarea tensiunii aplicate este doar cu putin peste 37 V,
tensiunea limita necesar3 strdpungerii stratului dielectric de TiO, ce se formeazi in
mod spontan, modificarile sunt minime, stratul de oxid nou format avand o grosime
relativ variabila, cu o valoare medie de numai 3,11 p. De mentionat faptul c3 acests
grosime, chiar minima, este mai mare decdt grosimea stratului format in mod
spontan, care are valori cuprinse in mod normal intre 20-40 nm. Modificirile au avut
loc doar pe suprafata probei si nu au afectat structura substratului.
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4.6 - Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei implantelor de Ti 99

F|g 4.23 3 Proba 60V Iumlna normala, F|g 4. 2b Proba 60V Iumlna normala
MO 100x MO 500x

Fig. 4. 23 C Proba 60V Iumlna polarlzata Fig. 4.23 d. Proba 60V 200 x lumina
si camp intunecat MO 500x polarizata

Fig. 4.23 e G05|mea stratuluu la proba 60V (Iumlna polarizata
si camp intunecat MO 500x)

in figura 4.23 a-e se observa ci grosimea medie a stratului anodizat este de
6 um, dar stratul este mai uniform distribuit pe suprafata probei si are un aspect
mai compact. Incepe sd devind vizibild structura trilamelard a stratului anodizat.
Acesta apare deoarece anodizarea este un proces cu transport de masa. lonii de Ti:1+
migreaza spre suprafata probei iar cei ai electrolitului migreaza in profunzime. In
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100 Pregatirea suprafetei implantelor - 1V

stratul profund, situat chiar pe suprafata probei, predomina metalul, in stratul
urmator este prezent oxidul metalic cu o cantitate de electrolit inglobata in el iar
stratul superficial are un continut mai mare de electrolit raportat la ionii de oxid de
Titan. Structura granulara a Titanului nu este afectata nici in acest caz [153].

o a3 " 5 o
- B R A . ;) i W3 S e e . N
Fig4.24 a Proba 80V lumina normal3a, Fig. 4.24 b Proba 80V lumina normala,
MO 100x MO 500x

" & _'b: - 4 . g -
Fig. 4.24 c Proba 80V lumina polarizata si Fig. 4.24 d Proba 80V 200 x lumina
cdmp intunecat MO 500x polarizata

s —
P [ s s A N
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- oW DN B
Fig. 4.24 e Grosimea stratului la proba 80V (lumin polarizata
si camp intunecat MO 500x)
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in figura 4.24 a-e se observd cd stratul de oxid de Titan are o grosime
medie de 6,1 um, o valoare buna comparativ cu celelalte masuratori. El are o
aderenta buna pe suprafatad si o grosime uniforma. Stratul cu continut preponderent
in oxizi metalici are o grosime mai mare. Structura metalografica a Titanului a
ramas nemodificata in rest.

Fig. 4. 25 b Proba 100V lumlna normala
MO 100x MO 500x

Fig. 4. 25 a Proba 100V lumina normalé,

e ———r xy;*._""‘

Fig. 4.25 d Proba 100V 200 x lumin

Fig. 4 25 c Proba 100V Iumlna polarlzata
si camp intunecat MO 500x polarizata

Fig. 4.25 e Grosnmea stratuluv Ia plloba 100V (lumnna polarizata
si cAmp intunecat MO 500x)
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102 Pregatirea suprafetei implantelor - IV

In cazul probei anodizate la 100 V, grosimea medie a stratului este de 5 p.
Aspectul este uniform si aderent la suprafata probei. Structura metalografica probei
nu a fost afectata de anodizare.

I =2
Fig. 4. 26 a Proba 120V Iumma normala
MO 100x

Fig. 4.26 d Proba 120V 200 x lumini
si cdmp intunecat MO 500x polarizata

Fig. 4\26 C Proba 120V lumm polarlzata

Fig. 4.26 e Gr05|mea stratulm la proba 120V (Iumma polarizata
si camp intunecat MO 500x)
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in cazul probei anodizate la 120 V (figura 4.26 a-e) grosimea medie a
stratului este de 6 py, comparabila cu cele obtinute anterior. Stratu!l superficial de
oxid este insa mai aderent i mai uniform. Metalul nu a fost afectat in rofunzime.

= '.)e‘-sw-d L

Fig. 4. 27 a‘Proba 140V Iumlna normala, Fig. 4 27 b Proba 140V lumina ﬁof}nala
MO 100x MO 500x

Flg 4 27 ¢ Proba 140V lumin3 polarlzata Fig. 4.27 d Proba 140 V 200 x Iuminé
si camp intunecat MO 500x polarizata

b - . - NGt
Fig. 4.27 e Grosimea stratului la proba 140V (lumina polarizata
si camp intunecat MO 500x)
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104 Pregatirea suprafetei implantelor - IV

in cazul probei anodizate la 140 V, grosimea medie a stratului de oxid
inregistreaza o crestere, ajungand la valoarea de 8,5 ym. Raportul dintre stratul
intern, care contine preponderent oxizi de Titan, responsabil de buna aderenta si
stratul extern, cu continut crescut de electrolit, responsabil de integrarea tisulara,
are valori optime in acest caz.

. \.J -QE%Q
Fig. 4.28 b Proba 160V lumin3 normal3,
MO 100x MO 500x

.-

L

Fig. 4.28 d Proba 160V 200 x lumin
polarizat3

si cdmp intunecat MO 500x)
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4.6 - Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei implantelor de Ti 105

Pentru proba anodizata la 160 V, grosimea medie a stratuluii este de 7 um,
inregistrand o usoara scadere. Predomina stratul intermediar. Structura profunda a
probei nu a fost afectata nici in acest caz.

. ) - = "N

Fig. 4. 29 a Proba >200V Iumma normala Fig. 4.29 b Proba 200V lumind normala,
MO 100x MO 500x

‘ F|g 4. 29 c Proba 200V Iumlna Fig. 4.29 d Proba 200V 200 x lumina
polarizata si camp intunecat MO 500x polarizata

Fig. 4.29 e Gr05|mea stratului la proba 200V (Iumma polarizata
si camp intunecat MO 500x)
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106 Pregatirea suprafetei implantelor - IV

Pentru proba anodizata la 200V (fig. 4.29 a-e) grosimea medie a stratului de
oxid este de 6,3 um. Contributia majorda in formarea acestuia o are portiunea
interioara. Metalul nu a fost afectat in profunzime.

g RS Y 3 ’
Fig. 4.30 b Proba 250V lumina normal3,
MO 500x

b A Y A . Rk ¥ n 3 B _‘( ° ,-.‘ .
Fig. 4.30 c Proba 250V lumina Fig. 4.30 d Proba 250V 200 x lumina
polarizata si camp intunecat MO 500x polarizata

0 R M L R -
R -8 - . h o

Fig. 4.30 e Grosimea stratului la proba 250 V (lumin3 polarizat3
si cdmp intunecat MO 500x)
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in cazul probei anodizate la 250 V (figura 4.30 a-e), grosimea medie a
stratului inregistreaza valoarea maxima, de 12,6 pm. Contributia majorda in
formarea acestuia o are stratul extern, care contine preponderent electrolit inglobat
in oxid de Titan. Datorita faptului ca stratul intern are o grosime mica, este posibil
ca aderenta acestui strat oxidic sa lase de dorit. Chiar daca teoretic in aceste conditii
de anodizare s-ar putea realiza o integrare tisulara bund, solutia nu este
recomandatd in cazul implantelor supuse la solicitari mecanice mari. Structura
metalului nu este afectatd in profunzime.

Ca o concluzie generald, se poate spune ca pentru toate probele analizate se
constata faptul c@ procesul de anodizare nu afecteaza materialul in profunzime.
Stratul superficial este continuu si aderent, iar forma suprafetei sale confirma
aspectele evidentiate anterior Ia analiza suprafetei probei.

Grosimile medii ale straturilor anodizate determinate cu ajutorului softului
de achizitie si prelucrare de imagini digitale microscopice Analysis FiveDocu, sunt
prezentate in tabelul 4.7.

Tabelul 4.7. Grosimi medii ale stratului anodizat

Nr. proba Grosimea stratului anodizat, um
1(40V) 3,1

2 (60V) 6,0

3(80V) 6,1

4 (100 V) 5,0

5(120V) 6,0

6 (140 V) 8,5

7 (160 V) 7,0

8 (200 V) 6,3

9 (250 V) 12,6

Studiul comportamentul 1a coroziune al probelor anodizate a fost efectuat in
solutie Hartman, la 37°C, cu termostatare. Toate probele au fost obtinute si lustruite
in conditii identice.

Pentru proba anodizata la 40V, au fost obtinute urmatoarele rezultate
experimentale:
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Fig. 4.31 a Titan anodizat 40 V, Fig. 4.31 b Titan anodizat 40 Vv,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 2,781 pym/an
E(i=0) = -287,4 mV
i corrosion = 0,3193 yA/cm2
Rp = 116, 64 k Q*cm?2
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Pentru proba analizata la 60V au fost obtinuteurmatoarele date experimentala.
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Fig. 4.32 a Titan anodizat 60 V, Fig. 4.32 b. Titan anodizat 60 V,
voltamograma transformarea Tafel
Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 2,715 pym/an
E(i=0) -452,8 mV
i corrosion = 0,3117 pA/cm?
Rp = 17,53 k 2*cm2
Pentru proba analizata la 80 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:
Db e —-v':»— ) | ;
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Fig. 4.33 a Titan anodizat 80 V, Fig. 4.33 b. Titan anodizat 80 V,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 1,852 um/an
E(i=0) = -344,0 mV
i corrosion = 0,2126 pA/cm?2
Rp = 102,58 k Q*cm?2
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Pentru prima analizatd la 100 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:
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Fig. 4.34 a Titan anodizat 100 V, Fig. 4.34 b. Titan anodizat 100 V,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune =1,683 pym/an
E(i=0) = -282,1 mV
i corrosion = 0,1932 pA/cm?
, Rp = 348,87 k Q*cm?2
Pentru proba analizata la 120 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:
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Fig. 4.35 a Titan anodizat 120 V, Fig. 4.35 b. Titan anodizat 120 V,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 1,674 ym/an
E(i=0) = -366,7 mV
i corrosion = 0,1922 yA/cm?2
Rp = 63,84 k Q*cm?2
Pentru proba analizatd la 140 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:

oo -x < ) w —

Fig. 4.36 a Tit_a:l anodizat 140 V, Fig. 4.36 b. Titan anodizat 140 V,
voltamograma transformarea Tafel
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110 Pregatirea suprafetei implantelor - IV

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 1,612 pym/an
E(i=0) = -353,9 mV
i corrosion = 0,1850 pA/cm?2
Rp = 99,93 k Q*cm?

Pentru proba analizat3 la 160 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:
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Fig. 4.37 a Titan anodizat 160 V, Fig. 4.37 b Titan anodizat 160 V,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 1,464 ym/an
E(i=0) = -398,7 mV
i corrosion = 0,1681 pA/cm?2
Rp = 125,52 k 2*cm?

Pentru proba analizata la 200 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:
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Fig. 4.38 a Titan anodizat 200 V, Fig. 4.38 b Titan anodizat 200 V,
voltamograma

transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 1,456 ym/an
E(i=0) = -365,8 mV
i corrosion = 0,1671 pA/cm?2
Rp = 75,71 k Q*cm?2
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Pentru proba analizata la 250 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:

—_ T amcazeT

; -1
4 :
{ - . ; ~ e J;{i\f“i -— - -
i | ! . .
I = ! S S e
- N
Fig. 4.39 a Titan anodizat 250 V, Fig. 4.39 b Titan anodizat 250 V,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 1,165 ym/an
E(i=0) = -331,4 mV
i corrosion = 0,1338 pA/cm?2
Rp = 78,68 k Q*cm?2
Pentru proba analizata la 300 V au fost obtinute urmatoarele date experimentale:
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Fig. 4.40 a Titan anodizat 350 V, Fig. 4.40 b Titan anodizat 350 V,
voltamograma transformarea Tafel

Rezultate experimentale:
Viteza de coroziune = 10,34 ym/an
E(i=0) = -356,0 mV
i corrosion = 1,1872 pA/cm?
Rp = 29,32 k 2*cm?2
Rezultatele obtinute in urma determinarii comportamentului la coroziune au fost
sistematizate la finalul capitolului si corelate cu celelalte masuratori experimentale.

4.6.4 Rugozitatea suprafetei

Rugozitatea reprezintd o masura a neregularitdtilor fine de pe textura
suprafetelor, rezultate in urma proceselor de prelucrare utilizate pentru obtinerea

acestora (figura 4.41).
Rugozitatea Ra reprezintd media valorilor deniveldrilor existente pe

suprafata respectivd, exprimata in um.
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in cazul implantelor chirurgicale, ea joacd un rol deosebit de important,
favorizand adsorbtia fibrinogenului in prima etapa si ulterior aderenta celulara.

*I "‘Lét_imea rugozitati #m

vV

“— inaltimea rugozitatii 4« m

Fig. 4.41 Rugozitatea suprafetei

Starea reala a suprafetelor tehnice reprezintda un factor de influenta direct
asupra comportarii elementelor constructive din toate punctele de vedere. Desi este
greu de cuantificat prin relatii explicite analitic, influenta starii suprafetei se
manifestd asupra capacitatii portante, coeficientului de frecare, rezistentei la uzare
prin abraziune, adeziune sau coroziune, fiabilitdtii straturilor depuse superficial si
chiar asupra aspectului {5], [30], [112].

Indiferent de material si de procedeul tehnologic de obtinere, piesele
mecanice sunt afectate de erori de forma si de prezenta rugozitatilor. Caracterul
discret al materiei si imperfectiunile generate de orice procedeu tehnic in conditii
reale, conduc la imposibilitatea obtinerii unor suprafete ideale, perfect plane,
cilindrice, sferice etc.

In raport cu profilul ideal (nominal) al unei suprafete, profilul real va prezenta
(conform dasificarii din STAS 5730/1-89) urmatoarele tipuri de abateri (figura 4.42):

Abealer dr crrhnu !

Abateri de ordinul 2

‘ , (7 N\ Abateri de ordinu! 3

| 1 > J A

* R B o St ) o
Abateri de ardinul 4

Fig. 4.42 Abateri de la forma nominala a unei suprafete tehnice

Q abateri de ordinul 1 (de formad), care reprezintd abateri de la forma nominal3
prescrisa a profilului piesei. Acest tip de erori de forma sunt generate de imprecizia
prelucrarii mecanice prin factori care depind de conditile de lucru (deformatii
elastice ale sistemului tehnologic masind - sculd - piesd, deformatii termice ale
componentelor masinii sau piesei, deformatii cauzate de tensiuni interne din
substratul piesei, deformatii datorate uzdrii sculei) si factori care nu depind de
conditiile de lucru (imprecizia geometrica si cinematica a masinii, imprecizia de
reglare si masurare a dispozitivelor de control dimensional).

Q abateri geometrice de ordinul 2 (ondulatii), care reprezintd neregularitati a caror
lungime de unda este de cateva ori mai mare decat amplitudinea lor. Ondulatiile pot
fi generate peralel sau perpendicular pe directia de prelucrare si se datoreaza
vibratiilor din procesul de prelucrare. Ondulatiile longitudinale au amplitudinea si

BUPT



4.6 - Tratarea chimica si electrochimica a suprafetei implantelor de Ti 113

frecventa acestor vibratii, cu caracter, in general sinusoidal. Ondulatiile
perpendiculare pe directia de deplasare a sculei sunt mai putin importante, fiind mai
mici decat cele longitudinale.

QO abateri geometrice de ordinul 3 (rugozitati), care reprezintd caracteristica
principald in topografia unei suprafete si se materializeaza printr-o succesiune de
proeminente si goluri.

Se mai pot defini abateri de ordinul patru sau mai mare ca fiind smulgeri,
urme de sculd, goluri aperiodice etc.

La proiectarea unei piese se prescriu direct indicatii referitoare la abaterile
de forma si la rugozitate. Aceasta este evaluatd printr-un set de parametri, care,
generic descriu “starea suprafetei”.

Evaluarea rugozitatii se poate aborda clasic, bidimensional (prin
inregistrarea profilului intr-o directie data si perpendicular pe suprafata de interes si
prelucrarea elementelor de geometrie a profilului in scopul obtinerii unor parametri
standardizati) sau tridimensional (prin maparea suprafetei prin diverse metode -
baleierea suprafetei pe principiul abordarii clasice, planimetrarea simultana a intregii
arii cu mijloace optice - si convertirea informatiei primare intr-un model matematic,
care permite extragerea unui set mai extins de parametri).

La scara industriala si pentru tehnologii de executie traditionale se
utilizeaza, in marea majoritate a cazurilor, evaluarea bidimensionala.

Masurarea rugozitatii reprezintd o operatie delicatd si scumpa, datorita
echipamentelor care reclama o precizie suficient de ridicatd pentru a furniza
rezultate de incredere la scara micrometrica a profilului.

Principial, masurarea rugozitatii se poate realiza prin palpare mecanicd sau
opticd. O comparare a metodelor mecanice si optice, avand drept criteriu precizia de
redare a profilului, indicd performante mai bune ale palparii mecanice.

Determinarea parametrilor de rugozitate presupune prelucrarea statistica a
datelor furnizate de o profilograma. Aceasta se prezintd ca o curba y(x), directia axei x
fiind paralela cu profilul nominal, iar directia axei y fiind perpendiculara pe aceasta.

Conform standardului citat, care in mare masura coincide cu normativele
europene, britanice si americane, cei mai importanti parametri de rugozitate sunt:

Urma planulul tangent exterior

y
r / I
‘ proeminenta / } f Linia de nivelare
e & i—r*
\d WA Al ]
y S C\;& fl4" AN
E sl 3| N .Y E S ALY 7z
¥ & [IT\in]) 1T ik\ [v_J.\uA". I
< SV £ 71 2/ T
gol . x it / ‘
A S\
, Liniade |
Wrma planulul tangent interlor referinta
1 1

L

Fig. 4.43 Profilograma cu figurarea principalilor parametri de rugozitate
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Abaterea medie a profilului fatad de linia medie (figura 4.43):

R, =

| —

L 1
ﬂy(x]dxz—ZIyJ, [4.1]
0 n i=l

unde y(x) este inaltimea profilului in raport cu o orizontald oarecare, paraleld cu
directia de deplasare a sculei (in figura 2 se poate alege ca referinta urma planului
tangent interior, axa x sau orice alta orizontala situata sub nivelul celui mai adanc
gol)

L - lungimea de referinta (marime indicata in standard functie de valoarea
estimatd a parametrului R,. Exista, de asemenea, recomandarea trasarii profilului pe
cel putin cinci lungimi de referinta. Valorile standardizate ale lungimii de referintad
sunt 0,08; 0,25; 0,8; 2,5; 25 mm)

n - numar de masurdri ale indltimilor y ale profilului (practic, lungimea
profilului se imparte in n-1 intervale echidistante si se fac masurari in n puncte
discrete)

i - numarul curent al punctului in care se masoara indltimea y.

Parametrul R, se masoara de la linia medie sau de referintd a profilului
(determinata ca acea linie pentru care abaterea medie patraticd a profilului este
minima).

Abaterea medie patratica a profilului:

[4.2]

Abaterea medie patraticd a profilului este o méarime de calcul care nu are
corespondent fizic.

In&itimea maximé a rugozitstilor:

Kmﬂnmhnml [4.3]

unde y, max €ste cota celei mai inalte proeminente care apare pe intervalul de
masurare,
Yvmin — COta celui adanc gol care apare pe intervalul de m3surare.
In aite standarde Rmax este echivalent cu R,.
Rmax determind pozitia planelor tangente exterior si interior la profil.

Indltimea rugozitstilor in zece puncte:

1 1
Rz =_(,Vpl +yp2+yp3 +yp4+yp5)__(yvl +yv2+yv3 +yv4+yv5)’ [4'4]
5 5

unde yp,. s reprezintd cotele celor mai inalte cinci proeminente care apar pe
lungimea profilului
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- Yvi.s — cotele celor mai adanci cinci goluri care apar pe lungimea
profilului.
Normativul german DIN defineste in mod diferit parametrul R,:

R oy = (ZRIJ Rll+R12+RI3+RI4+R ) [4.5]

unde Ry reprezinta indltimea maxima a profilului pe cinci segmente in care este
impartita lungimea de referinta.

Adancimea de nivelare:

1L
”ZZJ [4.6]

Parametrul R; reprezinta cota la care s-ar genera o suprafatd perfect neteda
prin redistribuirea proeminentelor in goluri si se masoard de la planul tangent
exterior.

Lungimea de undé a ondulatiilor profilului: W.

Pentru o caracterizare mai detaliatda, profilogramele mai pot fi prelucrate
pentru a furniza si alti parametri mai sofisticati, cum ar fi: inalfimea medie a
proeminentelor si a golurilor, cea mai mare cotd a proeminentelor si golurilor
(raportate la linia medie), panta proeminentelor, densitatea varfurilor suprafetei,
coeficientul de asimetrie al profilului etc.

Literatura de specialitate indica relatii aproximative intre principalii
parametri de rugozitate:

R =4.5R>, (4.7]
R, =93.325R%* =20.41R)", [4.8)
R,=(125..13)R,. [4.9]

in toat3 lumea cel mai utilizat parametru de rugozitate este R,, a carei
valoare este inscrisd pe desenele de executie ca indicatie pentru starea suprafetei.

Pentru a caracteriza contactul a doud suprafete este necesara cunoasterea
abaterilor de ordinul 1, 2 si 3 pentru ambele suprafete. Abaterile de ordinul 1 si 2
sunt mai usor de misurat, dar influenta lor asupra comportarii suprafetelor in
contact este mai greu de cuantificat. Se introduc notiunile de apropiere absoluta si
relativa a suprafetelor.

Abaterea de la forma ideald a suprafetelor sugereaza faptul c3, la o
apropiere relativd oricdt de ridicatd, practic, contactul nu va avea loc pe aria
nominald (determinatd de dimensiunile geometrice nominale, macroscopice ale
acestora). Aria reald de contact va fi doar o anumitd parte din aria nominala,
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marimea ariei reale fiind determinatda de suma microariilor rugozitatilor care vin in
contact direct. Se definesc notiunile de arie nominal3, aparenta si reala de contact.
(figura 4.44).

_piesad

. linia nominala de contact

piesa 2 / \ contact al A M
ondulatiilor A

contact al
rugozitatilor

Fig. 4.44 Linia teoretica de contact, contactul ondulatiilor si al rugozitatilor

Aria aparenta reprezintd suma ariilor de contact ale ondulatiilor suprafetelor
in contact.
Intre cele trei tipuri de arii exista relatia generala:

A, >2A4,>4, [4.10]

unde A, este aria reala de contact

- A, - aria aparenta de contact

- A, - aria reald de contact.

Pentru cuplele tribologice de clasa 1 (contact punctiform) se admite
egalitatea acestor arii. Pentru cuplele de clasa II (contact liniar) se admite egalitatea
ariei reale cu cea aparenta. Pentru cuplele tribologice de clasa III (contact pe
suprafatd), insa, aria reald este cu doud, trei sau mai multe ordine de marime mai
mica decat aria nominald, fapt care are implicatii directe asupra presiunii reale de
contact si asupra portantei cuplei.

Apropierea absoluta a douad suprafete are o valoare care se afld intr-un
interval marginit teoretic de Rnyax Si 0.

Se defineste apropierea relativd ca raport al apropierii absolute si inaltimea
maxima a rugozitatilor:

£= , [4.11]
R

max

unde ¢ este apropierea relativa,
- a - apropierea absoluta.
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Apropierea absoluta este dificil de masurat experimental. Pentru apropierea
relativa, in aplicatiile curente, sunt valabile valori de aproximativ 0.4.
In figurile 4.45 a, b - 4.54 a,b, sunt prezentate profilele D si P obtinute

pentru probele anodizate.

Masurdrile experimentale s-au facut pe 7 lungimi de referinta standard
(7x0.8=5.6 mm), iar parametrii de rugozitate sunt determinati dupa normativele

DIN.

Fig. 4.45 a Martor Profil D

Ra 0,480 pm
Rz 3435 pm
Rq 0.611 pm
Rp 1780 um
Rt 3,760 pm
Protee O
209,
-

€5 o £&0

Fig 4.46 a Ti anodizat 40 V profil D

Ra 0,575 pm
Rz 4.087 pm
Rq 0.723 ym
Rp 1.801 pm
Rt 5189 pm

»nc‘} M,

© 80 mTyaee 560 mm

Fig 4.47 a Ti anodizat 60 V profil D

Ra 0609 pm
Rz 4080 um
Rg 0.764 pm
Rp 2002 pm
Rt 4707 pm

Frome ¢

K

TaC e S me

Fig. 4.45 b Martor Profil P

w0y

€ 80 mmav G o

Fig 4.46 b Ti anodizat 40 V profil P

EXN

0BG Ftvore s

Fig 4.47 b Ti anodizat 60 V profil P
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}
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0.50 srvav. 4 6d mem
2% mrvon s&amm

Fig 4.48 a Ti anodizat 80 V profil D Fig 4.48 b Ti anodizat 80 V profil P

0.539
3.784
0,679
1.832
5,427

RPERE
55355

390 e £ mm

Fig 4.49 a Ti anodizat 100 V profil D Fig 4.49 b Ti anodizat 100 V profil P
Ra 0.532 pm
Rz 3731 um
Rq 0672 pm
Rp 2,003 pm
Rt 4322 m

© 80 mmian 5.60 mm

Fig 4.50 a Ti anodizat 120 V profil D Fig 4.50 b Ti anodizat 120 V profil P
Ra 0.459 pm
Rz 3,304 pm
Rq 0.582 pm
Rp 1,781 pm
Rt 4141 pm

+

: : 0 80 mewaw 560 mm
0.80 mavaw 560 mm

Fig 4.51 a Ti anodizat 140 V profil D Fig 4.51 b Ti anodizat 140 V profil P
Ra 0,849 pm
Rz 6.134 um
Rq 1,081 um
Rp 2752 pm
Rt 8,421 um
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Prose D
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<80 revan “ €0 mm

Fig 4.52 a Ti anodizat 200 V profil D
Ra 0.664 pm
Rz 5060 pm
Rq 0.888 pm
Rp 2208 pm
Rt 6.730 pm
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Fig 4.53 a Ti anodizat 250 V profil D
Ra 0998 pm
Rz 6.819 pm
Rq 1,320 pm
Rp 3.587 pm
Rt 11.195 pm
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0 80 mwory % 63 mm
Fig 4.54 a Ti anodizat 300 V profil D
Ra 0,870 pm
Rz 6.288 m
Rq 1.097 pm
Rp 3,379 pm
Rt 8.538 pm

axmm P o)

Fig 4.52 b Ti anodizat 200 V profil P
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Fig 4.53 b Ti anodizat 250 V profil P

Prone P

(.C|

" ,*‘N'f

) |

1005-

0 80 T ary S e

Fig 4.54 b Ti anodizat 300 V profil P

In tabelul 4.8 sunt sistematizate valorile rugozitatii medii Ra in functie de

tensiunea aplicata.

Tabelul 4.8 Dependenta Ra in functie de potentialul aplicat

Tensiune Ra
v pum
Martor 0,489
40 0,575
60 0,609
80 0,539
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100 0,532
120 0,459
140 0,849
200 0,664
250 0,998
300 0,870

4.6.5. Prelucrarea datelor experimentale

Urmatoarea etapa a constat in sistematizarea datelor obtinute in urma
anodizarii, cu scopul de a evidentia modul in care aceasta influenteaza trei aspecte
deosebit de importante referitoare la comportarea implantelor: grosimea stratului de
oxid, viteza de coroziune si rugozitatea suprafetei. Dupa cum se observa in tabelul
4.9, cresterea potentiatului aplicat duce la cresterea grosimii stratului de oxid de pe
suprafata implantelor, insotitd de o scadere corespunzatoare a vitezei de coroziune.
Reprezentéand grafic variatia simultana a parametrilor luati in calcul se poate
concluziona ca intervalul tensiunilor pentru care anodizarea da rezultate optime este
cuprins intre 100V - 150V. Aceasta observatie este confirmata si de studiile privind
aderenta celulara, care inregistreaza un optim pentru acelasi interval.

Tabel 4.9 Prelucrarea datelor experimentale

Potential Viteza coroziune Grosimea Ra
{v] fum/an] stratului fum] [pm]
40 2,781 3,11 0,575
60 2,715 6,0 0,609
80 1,852 6,1 0,539
100 1,683 5,0 0,532
120 1,674 6,0 0,459
140 1,612 8,5 0,869
160 1,464 7,0 -
200 1,456 6,3 0,664
250 1,165 12,6 0,998
300 0,870

in figura 4.55 este reprezentat modul in care variaz§ viteza de coroziune si
grosimea stratului de oxid in functie de tensiunea aplicatd. Deoarece viteza de
coroziune este parametrul cel mai important, raportarea se face in functie de
acesta. Analizand graficul, se poate trage concluzia ca intervalul optim de anodizare
este cel cuprins intre 100 V - 150 V. Acest rezultat este confirmat si de probele de
aderenta celulara, care prezintd un optim pentru acelasi interval.

Chiar daca rugozitatea nu variazd proportional cu tensiunea, valorile Ra
pentru probele anodizate sunt mai mari decat acelea obtinute pentru proba martor
(placuta din Titan, lustruita doar chimic, in acelasi regim cu restul probelor).

Ra inregistreaza o valoare destul de mare pentru proba anodizata la 140 V
(Ra = 0,849 pm), ceea ce confirma observatia de mai sus, conform careia
rezultatele anodizarii ar fi optime in jurul acestei valori.
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Fig. 4.55 Interdependenta parametrilor studiati

4.7. Depunerea de hidroxiapatita prin metode electrochimice

Chiar daca titanul si aliajele lui sunt recunoscute pentru biocompatibiltatea
lor, in unele situatii procesele de vindecare sunt mai lente in comparatie cu alte
materiale cu proprietdti bioactive, cum ar fi hidroxiapatita si Bioglass-ul. Prin urmare
au fost elaborate mai muite strategii de acoperire a Ti cu materiale bioactive bazate
pe CaP (Calciu - Fosfor), cu scopul de a combina proprietdtile mecanice favorabile
ale Ti cu cele biologice ale materialelor bazate pe CaP [21], [33], [94].

Hidroxiapatita (HA) si alte acoperiri pe baza de CaP sunt recunoscute pentru
capacitatea de a favoriza osteointegrarea in jurul implantelor din Titan, deoarece au
o structura chimica similarad cu cea a osului mineralizat.

Obtinerea acestui strat de HA poate fi realizatd si electrochimic, prin
anodizare in solutii apoase de electroliti. Aceastd metodd permite incorporarea
fosfatului de calciu intr-o matrice de oxid de titan, intr-o singura etapa de anodizare.
Stratul superficial contine atat elemente ale anodului metalic (de ex. Ti) cat si ale
electrolitului (calciu si fosfat). Optional, se poate aplica si un tratament hidrotermal,
cu scopul de a cristaliza hidroxiapatita sub forma unui strat de suprafata.

Scopul principal al acestui tratament este acela de a obtine un raport Ca/P
cat mai apropiat cu putintad de cel existent in structura minerald osoasd, dar fara a
afecta integritatea stratului de TiO,. Asigurarea unei astfel de interfete os-implant
stimuleaza neoformarea de tesut osos si acceptarea implantului.

O solutie simpld si economica ar consta in utilizarea unei solutii care sa
contind atat ionii de fosfat, cat si pe cei de calciu, intr-un raport stoechiometric cat
mai apropiat de cel din hidroxiapatitd. In urma reactiei electrochimice acestia ar
reactiona direct pe suprafata anodului confectionat din titan [63].

Compozitia electrolitului utilizat in cest scop are o importanta foarte mare,
acesta trebuind s& contind o cantitate cat mai mare de Ca si P. Metoda este limitatd in
general de solubilitatea redusd a sarurilor de calciu, de stabilitatea lor la potentiale
mari si de faptul ci ionii de Ca?* sunt respingi de suprafata pozitivatd in urma
anodizarii Ti, in timp ce ionii fosfat, cu sarcina negativa, sunt atrasi, fiind astfel
incorporati intr-o cantitate mai mare. Prin urmare existd tendinta ca ionii de fosfat sa
fie adsorbiti mai usor decét cei de calciu, afectand astfel in mod nedorit raportul lor.
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O solutie ar consta in pregatirea suprafetei. in acest scop se poate efectua o
anodizare prealabila a suprafetei la 150 V (valoare optimda determinatd mai sus).
Aceasta are ca rezultat o grestere a grosimii stratului de oxid si a rugozitatii suprafetei.

in etapa urmétoare proba se introduce intr-o solutie de NaOH 10 M, in care
este ldsata 24 ore. Oxidul de Titan de pe suprafata reactioneaza cu NaOH, rezultand
un gel de titanat de sodiu.

Dupa aceastd etapa, proba se introduce intr-o solutie saturata de acetat de
calciu monohidrat, timp de 24 ore. Are loc o reactie de substituire a ionilor de Na*
cu cei de Ca?*, ducand la cresterea concentratiei acestora pe suprafata probei.

Urmatoarea etapa consta in APC (Anodic Plasma Chemical treatment).

Practic, s-au folosit 3 placute de Ti CP grad 2 cu dimensiunile de 20x30x1
mm. In prealabil ele au fost prelucrate metalografic, prin lustruire mecanici si
chimica, urmata de pasivare conform ASTM F86-04 [144].

Prima proba a fost utilizata ca martor, cea de a doua a fost supusa direct
unui proces de anodizare intr-o solutie de Ca(HPO,), H,0 (acetat de calciu
monohidrat) la 150 V. Cea de a treia proba a suferit prelucrarile enumerate mai sus:
anodizare prealabild, intr-o solutie de H3PO, 1 M, la 150 V, cu scopul de a creste
porozitatea, respectiv capacitatea de adsorbtie a suprafetei, formarea stratuiui de
titanat de sodiu si substituirea sodiului cu calciul, in acetat de calciu. Ultima etap3 a
constat tot in anodizarea la 150 V, intr-o solutie de acetat de calciu monhidrat, dar
in care a fost introdus si EDTA disodic, in raport de 1/1, cu scopul de a chela ionii de
Ca 2*, permitand astfel cresterea concentratiei acestora.

Instalatia consta dintr-o sursa de curent continuu ce poate genera tensiuni
cuprinse intre 0-400 V CC pentru valori maxime ale curentului de SA, instrumente
de masura (voltmetru, ampermetru), agitator magnetic cu stativ cu clema si
sistemul de electrozi: un catod circular confectionat din otel inoxidabil si anodul,
reprezentat de implantul supus procesului de anodizare. Catodul are forma circulara
cu scopul de a asigura o distributie uniforma a campului electric, de dorit in cazul
pieselor cu o geometrie complexda. Distributia uniformd@ a cadmpului asigura
uniformitatea stratului oxidic rezultat.

Echipamentul este identic cu cel folosit in anodizarea conventionala, singura
diferenta constand in faptul cd tensiunile aplicate sunt mai mari, ajungand sau chiar
depadsind valoarea de 300 V. Instalatia utilizata in acest scop, realizata prin mijloace
proprii de catre autorul tezei, este prezentata in figurile 4.56 si 4.57.

Fig. 4.56 InstaIa;ia de anodizare
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Fig. 4.57 Deséércéri electrice pe si.uprafata probei anodizate

in urma procesului de anodizare, iau nastere straturi superficiale cu continut
de CaP total sau partial solubil, inglobat intr-o matrice de oxid de Ti.

Metoda permite producerea unor straturi superficiale cu grosimi de cativa
micrometri. Prin eliberarea ionilor de Ca si P intr-un raport similar cu cel al tesutului
0sos, acest stat devine bioactiv. Datoritd faptului cd acest strat ia nagtere prin
inglobarea atat a substratului cat si a electrolitului, aderenta lui este foarte buna.

Tehnica pare a fi o alternativa promitatoare {a celelalte metode de acoperire
cu hidroxiapatitd. Ea ar putea avea o aplicativitate foarte mare in special in cazul
structurilor tridimensionale, cum ar fi suruburile.

in figura 4.58 a, b sunt prezentate imagini ale stratului de hidroxiapatita de
pe suprafata probelor.

M y _*{f:‘.::‘ Y / 1‘.3;--,;
Fig. 4.58 b Proba hidroxiapatita,
MO stereo 50 x MO 100 x
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in figurile 4.59 si 4.60 este reprezentats grosimea stratului de hidroxiapatit3
pentru proba anodizata in mod conventional si pentru cea care a fost pregatita in
prealabil.

Fig. 4.59 Mésuaragrosimii stratului de hidroxiapatita
pentru depunerea conventionala

Fig. 4.60 Masurarea grosimii stratului de hidroxiapatita
pentru proba pregatita prealabil

Analiza metalografica a pus In evidentd o grosime a stratului de
hidroxiapatita de 17,97 uym pentru depunerea de hidroxiapatitd prin metoda clasica
si de 24,49 pm pentru proba tratatd prin metoda optimizata.

Hidroxiapatita depusa astfel este initial amorfd, prin urmare necesita o etapa
de cristalizare, realizata prin tratament hidrotermal. In acest scop a fost utilizat
cuptorul electric SR 730. Cu ajutorul lui prima proba a fost incalzitd la 300 C, timp
de 10 minute, dupa care a fost ricitd in apd. Cea de a doua proba a fost incdlzita la
600 C, timp de 10 minute, dup3 care a fost racita tot in apa.

Analiza metalografica si XRD (figura 4.61) demonstreaza prezenta unui strat
uniform si aderent pe suprafata probelor din Ti, preponderent amorf in prima etapa,
dar cristalizabil prin tratament hidrotermal.
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Fig. 4.64 Spectrul de difractie in raze X
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4.8. Concluzii

Chiar daca la ora actuald au fost elaborate mai multe metode de modificare
a suprafetelor implantelor chirurgicale, functionalizarea suprafetelor de Titan prin
metode electrochimice ramane in actualitate datoritd faptului cid este usor de
aplicat, nu necesita conditii speciale de lucru si se preteazad la aplicatii pe scara
semiindustriald. Efectele acestei functionalizari sunt din multe puncte de vedere
comparabile cu ale altor aplicatii, dar cu costuri mult mai mici. Suprafetele rezultate
sunt stabile din bunct de vedere chimic si implantele astfel modificate nu necesita
conditii speciale de manipulare, sterilizare si depozitare.

Dintre efectele benefice ale anodizarii, se pot mentiona:

in

cresterea grosimii stratului protector de oxid de Titan, evidentiata in
cadrul acestui capitol prin metode metalografice;

nu afecteazd structura metalului, modificarile limitdndu-se doar la
suprafata;

viteza de coroziune devine mai mica, prin urmare se reduce si cantitatea
de ioni metalici eliberati la nivel tisular sau sistemic;

rugozitatea suprafetei creste, element favorabil aderentei proteinelor
plasmatice in prima faza si aderentei celulare in etapele urmatoare;
depunerea de hidroxiapatita prin metode electrochimice este superioara
altor metode, deoarece stratul de hidroxiapatita se formeaza in situ, prin
inglobarea electrolitului in structura metalica, avand o aderenta mult
mai buna;

gradul de cristalinitate al hidroxiapatitei obsinutd prin acestd metoda
este foarte apropiat de acela al hidorxiapatitei din structurile osoase.
concluzie, metodele electrochimice de functionalizare a suprafetei

Titanului pot fi utilizate pentru muite aplicatii medicale, extinderea aplicarii acestor
tehnici gasindu-si pe deplin justificarea.
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CAPITOLUL V
UTILIZAREA CELULELOR STEM
PENTRU CRESTEREA GRADULUI
DE BIOCOMPATIBILITATE

5.1. Celulele stem si aplicatiile lor medicale

Cunostintele despre celulele stem si aplicatiile lor potentiale au fost
acumulate pe parcursul a peste 30 de ani. In anii 1960, se stia cd anumite celule
provenite de la soareci prezinta capacitatea de a forma muitiple tipuri de tesuturi.
Celulele stem au fost mentionate ca atare pentru prima oara in anul 1971 [48].

La ora actuald sunt deja in uz cateva terapii care se bazeaza pe utilizarea
celulelor stem, cea mai cunoscuta fiind transplantu! medular utilizat pentru tratarea
leucemiilor. Prin acest tratament celule stem care pot da nastere elementelor
figurate (eritrocite, leucocite, trombocite) sunt implantate pacientilor, cu scopul de a
reface tesutul medular distrus in urma chimio si radioterapiei [17].

Numai in ultima vreme cercetatorii au descoperit faptul ca celulele stem pot
fi cultivate si multiplicate si in vitro, putdndu-se multiplica pentru mult timp si in
afara organismului. Acest avantaj deschide noi cai in ceea ce priveste manipularea
acestor celule.

“Stem cells” este un termen utilizat pentru a descrie celulele precursor ce
pot da nastere mai multor tipuri de tesuturi. Exista cateva diferente foarte
importante in ceea ce priveste plasticitatea acestor celule, respectiv capacitatea lor
de a se multiplica si diferentia in alte linii celulare (figura 5.1).
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Fig. 5.1 Ierarhia celulelor stem
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In functie de capacitatea lor de diferentiere, celulele stem se pot clasifica in:

Celule stem tutipotente pot da nastere unui intreg organism, functional din
toate punctele de vedere, acoperind atat liniile celulare existente in organismul
uman, cat si cele care apartin tesuturilor de suport, cum ar fi placenta. Aceste celule
existd doar cateva zile, in primele stadii dupa fertilizare [4], [49], [127].

Celulele stem pluripotente sunt capabile sa dea nastere in mod virtual
oricarui tip de tesut, dar nu si unui organism functional in ansamblu. Ele nu pot
forma tesut extraembrionar, prin urmare nu pot da nastere unui fat, dar au
capacitatea de a se diferentia in cele peste 200 de tipuri de celule care intra in
alcatuirea unui organism adult [53].

Dupa aproximativ sapte zile de la conceptie, un zigot se va divide in
aproximativ 100 - 150 celule. Acestea vor lua forma unei mingi, numite blastocist,
cu o masa de celule nediferentiate in interiorul ei. Aceste celule nediferentiate sunt
utilizate pentru a genera Jinii de celule stem embrionare. Ele nu mai sunt
tutipotente, ci doar pluripotente.

Dupa ce celulele embrionare s-au diferentiat in multitudinea de linii celulare
care alcdtuiesc un fat, un copil sau un adult, cele mai multe dintre ele isi pierd
capacitatea de diferentiere ulterioara. Cu toate acestea, un numar mic de celule,
numite celule stem adulte, isi pastreaza o anumita capacitate, limitatd, de
diferentiere. Aceste celule stem multipotente indeplinesc functiile de reparare si
inlocuire a celulelor corpului

Celulele stem multipotente sunt celule mai diferentiate, motiv pentru care
pot da nastere doar unui numar limitat de tesuturi. De exemplu linia de celule stem
mezenchimale poate da nastere doar tesuturilor muscular, osos, cartilaginos, adipos
si altor tipuri de tesuturi conjunctive [20], [65].

5.2. Surse posibile si caracteristici ale celulelor stem

Cele mai importante surse posibile de celule stem sunt:

- embrioni creati prin fertilizare in vitro,

- embrioni sau fetusi obtinuti prin avort selectiv;

- embrioni creati prin transfer nuclear de celule somatice (SCNT,
clonare);

- tesuturi adulte (maduva osoasa, sdnge provenit din cordonul
ombilical).

in functie de provenienta lor, celulele stem se pot clasifica in:

Celule stem provenite din embrioni sau tesut fetal - au fost izolate
pentru prima oard din embrioni murini, in anul 1891.

Embrionii de origine animald au fost singura sursa pentru cercetarea
celulelor stem pani in anul 1988, cand un grup de cercetdtori apartinand
Universititii din Wisconsin, au anuntat izolarea cu succes a celulelor stem
embrionare, provenite de la un embrion in varstd de o sdptdmand, obtinut prin
fertilizare in vitro (figurile 5.2 si 5.3). Metoda este controversatd, deoarece celulele
stem sunt localizate in embrion si procesul indepartérii lor duce la distrugerea
acestuia [48], [127].

BUPT



128  Utilizarea celulelor stem pentru cresterea gradului de biocompatibilitate - V

Fig. 5.2. Blastocist.
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Fig. 5.3. Etapele de diferentiere ale celulelor stem embrionare

Un alt grup, apartinand Universitatii Johns Hopkins, au obtinut celule stem
cu proprietati similare din embrioni sau fetusi cu varste cuprinse intre 5 si 9
saptamani, obtinuti prin avort selectiv.

Celulele astfel obtinute, indiferent de metodd, au fost manipulate in
l{aborator cu scopul de a se obtine linii de celule stem embrionare ce pot continua sa
se divida sub aceasta forma timp de luni sau chiar ani.

O alta sursa de celule stem este clonarea. Celulei create prin clonare i se
permite sa se divida timp de o s3ptdmand, dupa care celulele stem obtinute astfel
sunt separate si extrase.

Studiul celulelor stem embrionare umane a inceput cu relativ putin timp in
urma. Cea mai mare parte a datelor existente provin de la celulele stem murine,
care au fost investigate intens in ultimii 18 ani. Si cunostintele despre celulele stem
umane isi au originea tot din aceste studii.
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Existd un numar foarte mare de linii de celule stem, inclusiv unele provenind
de la fiinte umane [140].

ESC (celulele stem embrionare) au o importanta stiintifica deosebit de mare
deoarece reunesc trei caracteristici care nu se mai regasesc impreund la alte tipuri
de celule.

Prima este aceea ca ele par a se replica la infinit, fard sa suporte fenomenul
de senescenta (imbatranire sau moarte) sau mutatii ale materialului genetic.

A doua este aceea ca ESC par normale din punct de vedere genetic, ele fiind
capabile sa dea nastere unui goarece cu genomul derivat complet din celule stem
embrionare. La soarece, aceste celule au un comportament tutipotent, iar atunci
cand sunt introduse intr-un embrion ténar, se alatura celulelor gazdei si dau nastere
unui goarece normal, diferentiindu-se in fiecare tip de celuld din organismul
animalului. ESC se mai pot diferentia in multe tipuri de celule in culturi tisulare,
dand nastere tesuturilor de tip osos, muscular si chiar nervos. Embrionul normal are
aproximativ 100 de tipuri de celule care prezinta proprietati de ESC si care existd
doar pentru o zi, dupa care se diferentiaza in diverse tipuri celulare mai specializate.

Izolarea si cultivarea ulterioard a acestor celule stem permite obtinerea a
milioane de celule stem intr-un singur mediu de cultura.

Caracterizarea partiala a acestor ESC a fost facuta pentru prima oara in anul
1998. Aceste celule au capacitatea de a-si mentine caracterul pluripotent chiar si
dupa cultivarea timp de 4-5 luni. Exista o temere cd aceste celule ar putea evolua
spre forme canceroase. Chiar dacd pana la aceastd ora nu exista date temeinice
care sa vina in sprijinul acestei ipoteze, au fost semnalate cazuri de hiperproliferare
benigna.

Celulele stem adulte au capacitatea de a se diferentia in mai multe tipuri
de linii celulare, in functie de tipul tesutului in care au fost plasate. De exemplul,
celulele stem din maduva osoasa pot da nastere la eritrocite, leucocite si trombocite.
Termenul de adult este folosit pentru a indica faptul ca aceste celule stem sunt
situate intr-o etapa mai avansatd a diferentierii celulare fata de celulele stem
embrionice. Celulele stem adulte deriva din tesuturi mature, provenite de la
embrion, fit sau chiar adult. Chiar dupd@ maturarea completd a unui organism,
celulele trebuie inlocuite. Un exemplu bun este sangele, dar este valabil si pentru
muschi si alte tesuturi conjunctive, in unele cazuri chiar si pentru anumite tipuri de
celule nervoase.

Deoarece ele pot da nastere doar unui numar redus de celule, ele mai sunt
numite celule stem multipotente.

Oamenii de stiintd au izolat celule stem adulte din muschii scheletali, ficat,
piele, pulpd dentard, pancreas, cordonul ombilical si tractul gastro-intestinal.

Pe parcursul dezvoltdrii post embrionare si chiar in forma adulta, anumite
tesuturi ale corpului necesitd celule stem pentru o inlocuire si reparare in conditii
normale. Celulele stem care se gasesc in tesuturi evoluate si diferentiate, indiferent
de varsta organismului la acel moment, sunt numite celule stem adulte. Cel mai
cunoscut exemplu in acest sens este acela al celulelor stem hematopoietice. Mai
recent aceeasi proprietate a fost descoperitda si la celulele stem mezenchimale
(MSQ).

Celulele stem adulte sunt multipotente, iar numarul de tesuturi pe care
acestea le poate genera este mic in comparatie cu celulele stem embrionare. Cu
toate acestea, MSC au un potential terapeutic foarte mare. La ora actuala ele sunt
folosite pe scara destul de larga pentru plastia tesutului osos sau cartilaginos.
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Terapia cu celule stem adulte poate sa completeze, nu si sa inlocuiasca ESC.
Cu toate acestea ele au unele avantaje. De exemplu, celule stem adulte ofera
posibilitatea de a utiliza mici fragmente de tesut pentru a obtine o culturd initiala din
celule proprii. Acestea pot fi muitiplicate pentru o implantare ulterioarda (metoda
numitd transplant autolog). Aceasta metoda evitéd problemele de ordin etic sau
moral legate de transplant si elimina posibila contaminare virala sau bacteriana.

In practica clinica se foloseste deja in mod curent transplantul de celule
stem hematopoietice autologe sau alogene izolate din séngele periferic sau maduva
osoasa hematogena.

Din pacate multe celule de interes medical nu pot fi, cel putin la ora actuala,
obtinute din celule stem adulte. Producerea unui numar mare de astfel de celule
este mai dificild decat in cazul ESC.

5.3. Aplicatii medicale ale celulelor stem

Transplantul: Celulele stem pluripotente pot fi utilizate pentru a crea un
numar nelimitat de celule, tesuturi sau chiar organe, care pot fi utilizate pentru a
restaura organe sau functii, fara a mai fi nevoie de o medicatie imunosupresoare si
fara a se mai ridica problema compatibilitatii.

Astfel de celule, utilizate in terapia transplantationald, ar putea fi disponibile
ca donatori “universali”. Transplantul medular, o tehnica dificila, costisitoare si
riscanta, poate deveni mult mai ieftina si mai sigura in tratamentul multor afectiuni,
cum ar fi anemia aplastica si alte afectiuni hematologice dobandite. Metoda ar putea
fi deosebit de utila in special in cazul persoanelor care si-au pierdut functiile
medulare in urma unei expuneri la radiatii sau produsi toxici [34].

De asemenea ar putea deveni fezabila cresterea si transplantarea altor
tesuturi pierdute in boli sau accidente, cum ar fi tesutul cutanat, inima, componente
ale sistemului nervos, etc.

Regenerarea osoasd: Defectele osoase masive reprezintd o importanta
problema pentru chirurgia ortopedica, solutia cea mai buna fiind autogrefa osoasa
insa sursele utilizabiie sunt limitate iar recoltarea implicd multiple riscuri cum ar fi,
infectia, afectarea nervilor periferici si pierderea functionalitatii {20], [80].

Studiile de regenerare osoasa utilizdnd CSM implicd cultivarea sau
incdrcarea celulelor pe scaffolduri structural asemadnatoare segmentului o0sos.
Scaffoldurile sunt in general structuri dure, poroase care permit aderarea CSM
oferind-le suport mecanic, avand la baza materiale sintetice sau naturale.

Rezultatele obtinute pana in prezent indica eficienta scaffoldurilor incarcate
cu CSM in reconstructia osoasa cu redarea intergitatii osoase.

Astfel de scaffolduri pot substitui defecte osoase de pana la 25mm lungime.
Radiografiile efectuate la 4 si 16 saptdmani atesta procesele de osteogeneza.
Microradiografiile efectuate la 16 sdptamani deceleaza formarea de corticald osoasa
si realizarea continuitatii osoase. Aceste rezultate sunt raportate la loturi control la
care s-au utilizat doar scaffolduri neincdrcate sau incarcate cu maduva osoasa
integrala proaspata.

Regenerarea osoasa cu scaffolduri incarcate cu CSM a fost lansata clinic de
concernul Osiris. Dupa o prima faza pilot, a inceput sa fie utilizata clinic la inceputul
anului 2002. Transplantul allogen de CSM este utilizat ca alternativa terapeuticd
la copii cu Osteogenesis Imperfecta. Rezultatele raportate pana in prezent indica o
considerabild eficientd terapeuticd, grevata insd de complicatiile transplantului
alogen.
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Autotransplantul de CSM manipulate genetic in sensul rectificarii mutatiilor
genetice poate constitui o alternativd terapeutica viabild pentru maladiile
congenitale ale tesutului conjunctiv al caror substrat genetic este exact cunoscut.
Rezultate promitatoare documentate la nivel molecular s-au realizat in Osteogenesis
Imperfecta. CSM manipulate au fost purificate si cultivate cu scopul diferentierii lor
in osteoblaste pentru a observa efectul asupra structurii colagenului sintetizat,
rezultatele demonstrand o stabilitate foarte apropiata de cea a colagenului normal.

Regenerarea articulard: Diversitatea afectiunilor care conduc la
deteriorarea articulard cu afectarea consecutivd a functionalitatii a constituit o
motivatie pentru gasirea unei alternative terapeutice viabile [106].

Din perspectiva terapiei celulare celulele ideale pentru producerea unor structuri
similare celor articulare ar fi condrocitele articulare si osteoblastele. Problema majora o
reprezinta faptul ca aceste celule nu se inmultesc in vitro, iar pentru obtinerea unei
cantitati suficiente ar trebui recoltate mari cantitati de cartilaj. CSM in schimb pot fi
izolate in cantitati mici si inmultite in vitro iar ulterior diferent;iate in tipurile celulare
dorite, CSM putdnd fi diferentiate atat in condrocite cét si in osteoblaste.

in prezent, pentru reconstructla articulara, sunt utilizate numeroase tipuri
de scaffolduri naturale si sintetice insa cu toate acestea nu existd un consens asupra
unui tip ideal de scaffold. Ca proprietate de bazad, acesta trebuie sda simuleze
matrixul extracelular natural format din colagen tip II si proteoglicani. Acestui
criteriu corespund o serie de structuri cum ar fi alginatul, hyaluronatul, chitosanul si
polimerii pe baza de polietilen glicol.

Utilizarea suprafetelor metalice ale implantelor chirurgicale pentru
cultivarea, multiplicarea si diferentierea CSM ar putea fi o solutie pentru integrarea
lor tisulard. Din pacate metoda este limitata de gradul redus de aderenta a CSM pe
suprafetele metalice. O solutie ar putea consta in functionalizarea prealabila a
suprafetelor. Metodele electrochimice propuse in cadrul acestei teze ar putea fi o
solutie a acestei probleme.

5.4. Determinarea gradului de aderenta celulara

Aderenta celulara face referire atat la numarul, cat si la tipul de celule care
aderd pe suprafata implantului. Ea are o importantd deosebitd in ceea ce priveste
evolutia ultericard a implantului. Calitatea suprafetei, in cazul de fata
functionalizarea ei, poate facilita aderenta unui numar cat mai mare de celule stem.

Protocol de lucru pentru testarea materialelor pe baza de titan utilizate
ca suport pentru celulele stem mezenchimale

Pentru testarea gradului de aderentd pe suprafete din Titan functionalizate
in prealabil prin anodizare au fost folosite celule mezenchimale. Acestea au fost
tripsinizate (lzolate din tesut cu ajutorul tripsinei), numarate, dozate si incubate in
medii de cultura in care au fost introduse si placutele din Titan.

in paralel a fost studiat si efectul sterilizarii asupra suprafetei, pentru doua
metode: sterilizarea in autoclavd si cea cu Etilen oxid. Practic, s-au folosit doud
loturi de plicute din Titan pregatite identic, dar sterilizate prin cele doua metode.

Protocolul de lucru contine urmatoarele etape:
1. Sterilizare materiale
2. Plasare materiale in pléci:
a. placa A - sterilizare la autoclava;
b. placa B - sterilizare cu etilenoxid.
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Plasarea materialelor in godeuri, conform schemei de mai jos:
Primele doud randuri ale fiecarei placi (vezi schema) se incubeaza cu mediu 1
mi/godeu pentru 24 ore;
Dupad 24 ore se arunca mediul;
In toate godeurile se adauga celulele: cate 100 000 celule /30 pl/godeu pentru
24 ore;
Incubare timp de 1 ora;
In fiecare godeu se completeaza cu mediul, cdte 1,5 ml;
Incubare 2 h;
Dupd 2 ore (3 ore de la insamantarea cu celule) se citesc, pentru ambele pldci,
randurile de pe margine (figura 5.4):

a. - se aspira supematantul;

b. - se numara celulele.
Dupa 24 ore (25 ore de la insamantarea cu celule) se citesc, pentru ambele
placi, randurile din mijloc:

a. - se aspira supematantul;

b. - se numara celulele.
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Practic celule utilizate pentru testarea gradului de aderenta sunt recoltate,

numarate, aduse la o concentratie de 100.000 celule/30ul/godeu si incubate. La
sfarsitul perioadei de incubare se numara celule prezente in supranatant, numarul
celulelor aderate rezultand prin diferenta (tabelul 5.1).

Tabel 5.1.Tripsinizare placute Ti

Sticld | Autoclav | Martor | Autoclav | 40 | Autoclav | 10 Autodav | 150 | autodav
Etilen Etilen Etilen o/ Etilen / etilenoxid
oxid oxid oxid 80 oxid 120
110000-120000 110000 100000 100000 90000
90000 90000 80000 80000-90000 100000
45000 0 - 30000 60000
60000 60000 45000 15000 75000
60000 60000 40000 60000 45000
60000 30000 30000 0 10000
120000 110000 100000 110000 115000
100000 80000 85000 90000 90000
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Fig. 5.5. Schem
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Tabelul 5.2. Supernatant autoclav

godeurilor pentru sterilizare in etilenoxid

Sticla Martor 40 80 120
etilenoxid
- pe sticla - multe - celule - grupuri mici - cateva bucati
multe celule grupuri de izolate si celule negre (nu sunt
aderate si celule izolate celule)
intinse - multe celule - putine
- in jur foarte | izolate grupulete de
multe cristale celule
- putine celule - cateva celule
izolate intinse
- pe sticla - multe - multe - cateva - 2 grupuri de
muite celule grupuri de grupuri si grupuri si celule
aderate si celule celule izolate | celule izolate - 1 bucatica
intinse - multe celule neagra
- in jur foarte | izolate
multe cristale
- putine celule
- pe sticla - cateva - 2 grupuri de | - rare celule - rare celule
foarte multe grupuri si celule izolate izolate
celule aderate | celule izolate
- foarte multe | intinse
grupuri, dar si
celule izolate,
intinse in jur
- pe sticla - cateva - 1grup - putine - multe
foarte multe grupuri si grupulete de grupulete si
celule aderate | celule izolate celule intinse celule izolate
- multe intinse intinse

cristale in jur
- deloc celule
in jur
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5.5. Cultivarea celulelor stem pe suprafata implantelor
din titan functionalizat Protocol de lucru

Recoltarea de material biologic

A fost utilizatd maduva osoasa hematogena, recoltata prin manevre medico-
chirurgicale specifice (punctie sternala sau din creasta iliaca), desfasurate in conditii
de perfecta siguranta si sterilitate, avdnd acordul prealabil al subiectilor, carora li s-
a explicat scopul in care vor fi utilizate respectivele materiale biologice, si avand
avizul comisiei de etica a UMF Timisoara.

Maduva hematogena se recolteaza prin aspiratie de la nivelul crestei iliace
postero-superioare sau de la nivelul fetei anterioare a sternului, aproximativ 5-20 mi
de maduva intr-o seringa heparinata. Recoltarea se efectueaza in camera sterila
chirurgicald, cu pacientul in anestezie locala sau generala in cazul punctiei iliace.

Tehnici de izolare a celulelor stem mezenchimale - Izolarea prin aderare Ila
plastic

Metoda se bazeaza pe proprietatea CSM de a adera la suprafetele de piastic.
Protocol de lucru:

e Se recolteaza 10 ml maduva hematogena sau sange periferic;

e Se dilueaza 1:2 cu IMDM (Iscove Modified Dulbecco Medium);

e Se izoleaza celulele in gradient de densitate. Celulele aderente sunt
localizate in stratul superficial, avand densitate joasd. Cantitatea de CSM
variaza in functie de varsta pacientului, si este de 50-500 celule;

e Suspensia celulara obtinutd se repartizeazd in placi Petri, in vederea
separarii selective prin aderare;

o Dupa 3 zile fractia celulara care nu a aderat se indeparteaza, si se schimba
mediul de cuitura;

e Ulterior, mediul se schimba la fiecare 4 zile pana in momentul obtinerii
confluentei totale, care in mod normal se realizeaza dupa 14-21 zile.
Aceasta metoda este cel mai des utilizatd, datoritd pretului de cost redus si cantitatii

mari de CSM obtinute, in comparatie cu celelalte metode.

Cultivarea in vitro a celulelor stemm mezenchimale

Cultivarea CSM in faza initiala se poate realiza pe 3 medii diferite:
e Mesencult - ce contine un amestec de citokine necesare proliferarii CSM;
o IMDM + 20% ser fetal bovin (FBS);
e« IMDM + 20% ser fetal bovin (FBS) + Fibroblast Growth Factor (FGF), 2
ng/mil.
CSM se cultivd in pldci de plastic de 25 mm? pe aceste medii pana la confluentd,
ceea ce se observa dupa aproximativ 3 saptamini.

Ulterior celulele sunt tripsinizate cu Trypsin-EDTA, spalate prin centrifugare
si repartizate pe placi, in concentratie de 1x10° cel/ml, in vederea diferentierii
ulterioare.

Celulele astfel obtinute se analizeaza atat in momentul izolarii si plasarii lor
pe mediile de cultura (ziua 0), cat si la diferite intervale, in evolutie: ziua 7,14,21
(primul pasaj), ziua 42 (al doilea pasaj).

BUPT



5.5 - Cultivarea celulelor stem pe suprafata implantelor din titan functionalizat 135

La atingerea confluentei si trecerea la pasajele ulterioare, o anumit3
cantitate se recolteaza in vederea caracterizarii acestor celule (viabilitate,
morfologie, markeri).

Caracterizarea celulelor stem mezenchimale in vitro

1. Determinarea concentratiei celulare

S-a utilizat metoda standard de numarare a celulelor in camera Neubauer
(hemocitometru).

Nr celule/ml = nr celule din patratul mare x factorul de dilutie x 10*

2. Determinarea viabilitatii celulare

S-a utilizat metoda microscopicd cu Trypan Blue: celulele moarte, cu
membrana celulara lizata, se coloreaza albastru, iar celulele vii, cu membrana
intacta, raman necolorate.

3. Imunofenotiparea CSM

S-a utilizat tehnica de flowcitometrie si combinatii de anticorpi monoclonali
care sa permita identificarea si cuantificarea CSM.

Aceastd metodd de analizéa se aplicd pentru determinarea mai muitor

parametri ai unei particule aflata in miscare intr-un curent de lichid. Determinarile
se fac separat pentru fiecare particula aflatd in suspensie si nu doar ca o valoare
medie a populatiei de particule.
Determinarile se fac pe suspensii de celule sau nuclei celulari sau organite celulare,
care sunt propulsate printr-un ac de injectie intr-un curent unicelular care se va
intersecta cu un fascicul de lumind. Are loc cuplarea unor epitopi (prezenti pe
suprafata sau in interiorul particulei) cu anticorpi monoclonali.

Anticorpii monoclonali utilizati in flowcitometrie sunt frecvent cuplati cu coloranti
specifici (fluorocromi). Fluorocromii cei mai utilizati sunt izotiocianatul de
fluoresceind (FITC) si phycoeritrina (PE). FITC emite in spectrul verde, PE in spectrul
rosu.

e Componentele flowcitometrului :

o sistemul fluidic - cu rol de a ,livra” celulele aflate in suspensie, una
cate una, intr-un anumit punct, unde acestea se vor intersecta cu un
fascicol de lumina,

o sistemul optic - (ldmpi voltaice, lasere); in urma intersectiei
particulei cu fascicolul luminos se produc 2 fenomene: dispersia
luminii si emisia de lumina fluorescenta,

o sistemul electronic - afiseaza rezultatele ca histograme si grafice
dot-plot.

e Analiza probelor:

o marcarea celulelor din proba: proba se pune in contact cu 1 - 4
anticorpi monoclonali, cea mai frecvent utilizatd este marcarea cu 2
anticorpi monoclonali, care au fost in prealabil cuplati cu
fluorocromi: FITC si PE;

o analiza instrumentald (achizitia) - cu flowcitometrul;

o stocarea si analiza datelor achizitionate - cu ajutorul calculatorului,
prezentarea se face sub forma de histograme sau grafice dot-plot.
Graficele dot-plot au reprezentat pe axa Ox emisia de fluorescenta
verde (marcare cu FITC), iar pe axa Oy emisia de fluorescenta rosie
(marcare cu PE). Se obtin 4 cadrane care delimiteaza, pe baza
prezentei sau absentei markerilor fluorescenti (deci a unor antigene
de suprafatd), 4 populatii celulare distincte.
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Sortarea celulelor: constda in colectarea separata, prin deflectie
electrostaticd, a unei populatii sau subpopulatii celulare, astfel incat celuiele
nu sufera modificari si raman viabile. Populatiile celulare sortate au puritate
inalta (99%) si pot fi utilizate pentru culturi celulare.

Pentru achizitia probelor se utilizeaza flowcitometrul FACS Calibur
Immunocytometry Systems, produs de Becton Dickinson, dotat cu doua
fascicule laser si posibilitatea de marcare in 4 culori a celulelor. Pentru
imunofenotiparea celulelor stem adulte se foloseste tehnica de flowcitometrie,
utilizand dubla marcare cu anticorpi monoclonali marcati cu FITC si PE.

Softul utilizat: pentru achizitie, CellQuest software, iar pentru analiza
datelor, softul Paint-A-Gate.

Dupad evidentierea microscopica a confluentei celulelor (aprox. 21 zile de

culturd), inainte de efectuarea unui pasaj, se efectueaza stainingul celulelor dupa
tripsinizare de pe placa de cultura.

CSM se detaseaza de pe placa prin tripsinizare cu o solutie de

EDTA/trypsind, se spala prin centrifugare cu PBS si se resuspendd in PBS la o
concentratie de 1x10°/ml.

Protocol staining:

celulele se fixeazd in 1% metanol, la 4°C, pentru 10 minute;

se spald cu PBS si se resuspendd la o concentratie de 1x10° celule/ml;

se incubeaza celulele cu o solutie de blocare a legarilor nespecifice: 1%BSA
+ 0.1%FCS timp de 1h la temperatura camerei;

se spald prin centrifugare in PBS si se resuspendd (1x10° celule/ml);

se pipeteaza anticorpii monoclonali in eprubete numerotate (10 pl);

se pipeteaza 50 ul suspensie celulara;

se incubeazd 40 minute/4°C/ intuneric;

se adaugd PBS 2mi/tub si se centrifugheazd 10minute/300g/4°C;

se decanteazd supernatantul si se resuspenda in 250 pl pentru achizitia pe
flowcitometru.

4. Microscopie optica

Probele obtinute se analizeaza de doud ori pe saptdmana la un microscop cu
lumina inversat3d, in contrast de fazd (Nikon Elipse E600).

Protocolul de lucru pentru testarea aderentei celulare contine urmatoarele etape:

1.

v s

N

sterilizare materiale - AUTOCLAVA;
cate 8 bucati din fiecare tip de material ; plasare materiale in
placi (la fel in ambele placi );
plasare materiale in godeuri, conform schemei;
primele 2 randuri ale fiecarei placi (vezi schema) se incubeaza cu mediu
1ml/godeu pentru 24 h;
dupa 24 h se aruncad mediul;
in toate godeurile se adauga celule : cate 100.000 celule/30 microlitri/godeu
=> aprox. 4 milioane celule/ 1,2 mi mediu;
incubare timp de 1h;
in fiecare godeu se completeaza cu mediu, cate 1,5 ml;
incubare 2h;
dupa 2h (3h de la insamantarea cu celule) se citeste placa A (figura 5.6):
a. se aspira supernatantul;
b. se numara celulele.

10. dupa 24 h (25h de la insamantare celule) se citeste placa B (figura 5.7):

a. se aspira supernatantul;
b. se numara celulele.
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Studiile de aderenta celulara pe placute din Ti anodizate la diverse tensiuni
au demonstrat ca aderenta, cel putin pentru tratamentele de modificare si pasivare
a suprafetelor aplicate in cazul de fata, este maxima pentru anodizarea la valori
medii ale tensiunii cuprinse intre 100-150 V.

Cercetarea s-a efectuat in cadrul laboratorului de Imunologie al UMF Victor
Babes din Timisoara, autorul tezei participand la activitati specifice continutului tezei
alaturi de specialistii laboratorului, autorizati sa manipuleze echipamentele.

Acest studiu deschide perspectiva realizarii unor suprafete functionalizate
pentru implantele din Titan, care sa permita integrarea lor mai buna atat la nivel
sistemic, prin reducerea cantatatii de ioni metalici eliberati ca urmare a coroziunii,
cat si la nivel celular. La acest nivel, functionalizarea suprafetei implantelor si
obtinerea unui grad de aderenta cat mai mare, in special pentru celulele stem
embrionare, deschide calea popularii suprafetei implantului cu celule capabile sa se
diferentieze si sa se specializeze, asigurand o integrare totala la nivel de organ si
implicit o recuperare functionala cat mai buna.

5.6. Concluzii

Chiar daca utilizarea celulelor stem a fost si incd mai ramane o problema
controversata, utilizarea acestora capata o raspandire tot mai larga.

Utilizarea CSM in locul celulelor stem embrionare inldturd oarecum
problemele de ordin etic, dar reduce sfera aplicatiilor medicale. Celulele stem
mesenchimale sunt multipotente, dar numarul de tesuturi pe care acestea le pot
genera este relativ mic. La ora actuald ele sunt folosite pentru plastia tesutuli osos
sau cartilaginos. Ele ofera posibilitatea de a se utiliza mici fragmente de tesut pentru
a se putea obtine o cultura initiala din celule proprii (transplant autolog). Astfel sunt
evitate problemele de ordin etic si moral.

Dintre aplicatile CSM, o importanta deosebitd pentru aceasta teza o are
regenerarea articulara si osoasa. Pentru acest scop se pot utiliza scaffolduri diverse,
in functie de natura defectului osos sau cartilaginos ce se repara. Utilizarea unor
structuri de sustinere de tip hidroxiapatita, chitosan, acid polilactic, acid poliglicolic,
sau amestecuri ale acestora, nu ridica probleme deosebite in ceea ce priveste
aderenta celulara. Din pacate, rezistenta lor mecanica este destul de redusa, ceea
ce limiteaza oarecum numarul de aplicatii pentru care aceste materiale se preteaza.

Cultivarea, multiplicarea si diferentierea CSM pe suprafata implantelor
chirurgicale ar putea fi o solutie pentru integrarea lor tisulara. Din pacate metoda
este limitatd de gradul redus de aderenta a CSM pe suprafetele metalice. O solutie
ar putea consta in functionalizarea prealabild a suprafetelor.

Metodele electrochimice propuse in cadrul acestei teze ar putea fi 0 rezolvare a
acestei probleme. Rezultatele experimentale obtinute confirma faptul cd o suprafata
metalica functionalizatd prim metode electrochimice prezintd o aderenta celulard
mai bund comparativ cu probele martor utilizate. Aderenta celulard este optima
pentru o anodizare la o valoare a tensiunii de 150 V. Combinarea anodizarii cu alte
metode chimice sau/si electrochimice ar putea genera suprafete metalice cu o
functionalitate crescuta.
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CAPITOLUL VI
ASPECTE CLINICE SI PARACLINCE

6.1. Aspecte generale privind biocompatibilitatea
implantelor metalice

Biocompatibilitatea implantului este corelatd cu o multitudine de reactii
complexe, ce depind atat de pacient (raspunsul inflamator al gazdei), cat si de
calitatea implantului (compozitia chimica, suprafata materialului).

Printre factorii care depind de pacient, se pot enumera: starea generala de
sanatate, varsta, gradul de perfuzie tisulara, factorii imunologici, etc [7].

Reactia gazdei la actiunea implantului nu este un proces normal de vindecare.
Ea are anumite caracteristici ce depind de proprietdtile generale ale materialului, de
toxicitatea individuala a fiecarui metal prezent in aliaj, de starea suprafetei acestuia
(rugozitatea si porozitatea suprafetei, reactiile chimice de suprafata, comportarea
materialului la coroziune) si de considerente biomecanice [2].

Raspunsul inflamator mai poate fi influentat de abilitatea chirurgului, tehnica
folosita si de elementele biomecanice (stabilitatea mecanica a implantelor).

Din punct de vedere al biocompatibilitatii, cele mai importante reactii
tisulare tin de raspunsul inflamator [7], [41], [51].

Leziune

Coagulare
Trombocite
Inflamatie
acu a
Neutrofile |
Inflamatie |3
cronica
Limfocite
Monocite
Raspunsul
imun
Limfocite
Monocite
v.d__.r.a
leziunii
Fibroblasti
Celule e
endoteliale

Fig. 6.1. Reactia gazdei la corpul strdin
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Trauma chirurgicala reprezintd o reactie inflamatore acuta nespecifica, ce se
caracterizeaza prin modificari vasculare, incluzénd dilatarea capilarelor, cresterea
permeabilitatii acestora si a fluxului sanguin local. Pe suprafata implantului se
formeaza un cheag care contine leucocite, eritrocite, trombocite si fibrind. Mediatorii
celulari si proteinele continute in cheag au o importantd mare, deoarece pot
influenta proprietatile de suprafata ale materialului (figura 6.1).

6.2. Toxicitatea comparativa a metalelor din aliajele
folosite pentru implante

Scopul acestei analize este acela de a furniza o idee generalad referitoare la
potentialul patogen al acestor metale, care sunt constituenti majori ai celor mai
frecvent utilizate aliaje metalice.

Cei mai importanti constituenti ai otelului inoxidabil 316 L, utilizat in practica
medicala sunt: Fe, Co, Cr si Ni (12-14 % ). Aliajele bazate pe CoCr contin de
asemenea Ni, intre 1%-35% [165]. v

Aliajele pe baza de Ni folosite mai frecvent in stomatologie contin intre 62%
si 72% Ni (Rex, respectiv Rexillium). Alte materiale utilizate pentru implante, si care
prezinta interes, sunt Ti pur si aliajele de Ti6V4Al, frecvent folosite in stomatologie
si ortopedie.

Implantele metalice reprezintd un rezervor de microelemente care in urma
coroziunii sunt puse fin circulatie, putdnd perturba echilibrul delicat al
oligoelementelor din tesuturile inconjuratoare sau chiar din intregul organism. In
acest caz, se produce o reactie sistemicd, cu repercusiuni asupra intregului
organism [162], [163].

Elemente ca Si, V, Cr, Fe, Co, Ni, Zn si Mo sunt cele mai frecvente in
materia prima folosita la fabricarea implantelor, dar si cele mai importante
microelemente prezente in organismul uman.

Pentru Ti, Al si Yr prezente in organism nu a fost descoperitd nici o functie
fiziologica. Aparitia acestora este consideratd accidentald, cu toate cd nu este
exclusa nici lipsa unor cunostinte suficiente referitoare la rolul lor.

Dintr-un total de 18 elemente chimice care prezintd actiune biologicad si un
potential patogen, necesitdnd investigatii suplimentare, Titanul a fost considerat
"Nr. 1",

Efectele alergenice, toxice si carcinogenice ale acestor elemente asupra
organismului depind de forma chimica a speciilor metalice.

Exemplele clasice in acest sens sunt: Fe II are actiune metabolica, in timp ce
Fe I1I nu. Cr este carcinogen doar sub forma Cr VI (hexavalent), in timp ce Cr III nu.

In cazul Ni, este clara dependenta carcinogenitatii de forma chimica a
acestuia. Atdt Ni pur, cat si aliajele acestuia au efect carcinogenic prin eliberarea
ionilor de Ni, care au atat efecte carcinogene cat si genotoxice [139], [143].

Datele experimentale referitoare la om demonstreaza ca dupa implantarea
unor dispozitive medicale confectionate din metale ce contin Ni, se pot observa atat
nivele sanguine ridicate ale acestuia, cat si aberatii cromozomiale [167].

Atat compusii solubili ai Ni, cat si cei insolubili, sunt considerati carcinogeni.

Structura, cristalind sau amorfa, reprezinta un alt factor ce trebuie luat in
considerare. Astfel, NiS este carcinogen 100% doar in forma cristalina, nu si in
forma amorfa.

Co, Cr, Fe, Ni, si Ti sunt primele 5 dintre cele 10 elemente de pe lista celor
considerate carcinogene. NiO este 100% carcinogen, pe cand NiTiO; nu are aceasta
proprietate [167], [168].
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Chiar daca sunt multe cazuri de cancer ce pot fi asociate cu o implantare de
lunga duratd (30 ani sau mai mult), capacitatea implantelor metalice de a induce
cancerul este inca discutabila.

O altd actiune patologica a Ni, Co si Cr in organism este legatd de
capacitatea lor de a produce alergii de contact. Ni pare a fi cel mai important dintre
acesti alergeni. Co prezinta o capacitate similara Ni de a cauza dermatite de contact
[171], [172].

Cele mai multe date provin din studiile referitoare la expunerea profesional3
sau la contactul cutanat cu unele bijuterii, unde sunt implicate in special celulele
pielii. Exista totusi si un numar mai redus de studii ce se refera la alergiile rezultate
in urma unei expuneri medicale: expunerea orald sau chiar mai profund3 la Ni
continut in implante. Unii pacienti alergici la Ni pot prezenta reactii severe la
sarmele de Nitinol ortodontic [142], [159].

Aceste observatii indicad faptul ¢a functionalitatea unui implant in organism
depinde intr-o mare masura de capacitatea aliajului folosit de a induce alergii. Iat3
de ce este important sa se determine in prealabil sensibilitatea pacientilor fatd de
Ni. In acest scop, se pare ca testul de stimulare limfocitara este mai sensibil decat
cel al sensibilitatii cutanate/orale.

Fierul, care constituie aproximativ 50% din compozitia otelului inoxidabil,
poate fi si el un subiect de discutie in ceea ce priveste actiunea patologicd indusa de
metalele eliberate in corp.

Cel mai important aspect care se cunoagte referitor la Fe este acela ca intra
in compozitia hemoglobinei. In plus, Fe este un catalizator foarte important pentru
multe reactii de sinteza ce tin de homeostazia organismului.

Aceasta capacitate cataliticd a Fe se leaga din pacate si de aceea de a
produce molecule de tip peroxidic si specii de oxigen reactiv (ROS). Supraincarcarea
cu Fe, sau prezenta extracelulard a ionilor de Fe este asociata, in prezent, cu multe
boli, cum ar fi: biomineralizarea (calcifierea distroficd), ateroscleroza, afectiuni
cardiace si cancer.

De asemenea, Fe mai hraneste si bacteriile patogene, cauzénd efecte adverse
asupra sistemului de aparare al organismului. Din aceste motive, eliberarea de Fe din
implante este la fel de indezirabila ca si eliberarea altor produsi de coroziune.

O altd trasatura importanta a Fe este legata de capacitatea acestuia de a
stimula flora patogena, ceea ce poate avea efecte nocive asupra organismului.

Nivelul toxicitatii Co este acelasi sau mai mare decat cel al Ni. Toxicitatea Cr VI,
este mult mai mare decat cea a Ni. Un studiu al lui Okazaky demonstreazd ca efectele
Co, Ni si Fe asupra proliferarii osteobalstilor si fibroblagtilor sunt aproape identice.

Nici unul dintre acesti ioni nu afecteazd proliferarea celulara atunci cand
concentratia lor este mai micd de 2 ppm si toti suprima complet proliferarea celulara
atunci cdnd concentratia ionilor depageste pragul de 20 ppm [164].

O problemd legatd de Ti deriva din faptul c& despre acesta nu se cunosc
multe date referitoare la distributia si comportamentul normal in tesuturi.
Traditional, Ti a fost considerat un material perfect biocompatibil, datoritd filmului
de oxid bioinert ce se formeaza in mod spontan pe suprafata sa.

Cu toate acestea, atitudinea fatd de Ti si compusii sdi a devenit putin mai
rezervatd in ultimii ani. Mai multe studii avertizeaza asupra faptului ca Ti dizolvat in
organismul uman poate induce eliberarea unor citokine potential osteolitice,
implicate in sldbirea implantului, suprimd in mod semnificativ proliferarea
limfocitelor si stimuleaza proliferarea fibroblagtilor.
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Un alt aspect important este legat de soarta produsilor de coroziune in
organism. Eficienta mecanismului prin care acestia sunt eliminati reprezinta un
factor ce nu poate fi subestimat.

Studiile in vivo ale distribuirii metalelor administrate transdermic sau
sistemic (prin injectare) au demonstrat ca Ni si Co sunt eliminate in mod eficient din
organism, prin urind si fecale.

Fe, Co si Cr prezintad tendinta de a se acumula in corp, datorita tendintei lor
de a se lega de celule, prin urmare si de tesuturi.

Ni se leaga mai putin de celule, deoarece are o afinitate crescutd fatd de
proteinele plasmatice. Prin intermediul acestora este realizata distribuirea lui
sistemica, pe cale hematogena, putand fi cauza rashurilor cutanate diseminate. Cu
toate acestea, existd si avantajul ca distributia sistemicd a Ni face parte dintr-un
mecanism eficient de indepartare a acestuia din organism.

O foarte scurta analiza a potentialelor patologice ale metalelor ce intr3d in
mod traditional in compozitia implantelor demonstreaza ca toate metalele
enumerate pot avea un efact advers atunci cénd ating anumite concentratii, cd cele
mai multe sunt potential carcinogene si unele, alergene [167].

Prin urmare, nici unul dintre aliajele folosite pentru confectionarea implantelor
nu este perfect si este putin probabil ca3 un astfel de aliaj poate fi obtinut. Din acest
motiv selectarea unui material dintre cele existente necesita de fiecare data o evaluare
atenta a avantajelor si dezavantajelor pe care acesta le prezinta.

Cercetdrile vizand realizarea unor materiale mai sigure ar trebui s3 fie
insotite si de studii referitoare la stimularea capacitatii normale de detoxifiere a
organismului, folosind antioxidanti si plante. Efectele toxice ale Ni asupra
osteoblastelor sunt mult diminuate (cel putin pentru concentratii sub 20 yM/1) prin
administrarea de a-tocopherol (vit E) [15].

6.3. Reactii locale

in primele ore/zile dup3 aplicarea implantului are loc un proces de coagulare
si vascularizare. Implantul este acoperit cu un cheag care contine leucocite,
eritrocite, trombocite si proteine de coagulare.

Efectele cumulate ale implantuiui si ale traumatismului chirurgical
declangeaza o reactie inflamatore care elimind tesutul lezat, cheagul si bacteriile.

Celulele inflamatorii, initial granulocitele si ulterior monocitele, sunt atrase la
locul implantului cu scopul de a indeparta debrisul si materialele straine. Daca
acestea sunt intr-o cantitate prea mare, are loc activarea enzimatica a fibroblastilor,
stimulandu-i sa producd o capsuld fibroasa in jurul implantului. Atat timp cat
activarea fagocitelor este mentinuta, capsula ce se formeaza devine tot mai groasa.
In tesuturile moi, in jurul materialului de implant se formeaza o capsula subtire,
fibroasa [2], [25].

6.3.1 Raspunsului celular si al tesuturilor moi

Calitatile materialului, in special modul in care acesta reuseste sa mimeze mediul
natural (extracelular), pot influenta in mod decisiv raspunsul unor celule individuale.
Reactia tisulara locala reprezintd cel mai important semn al biocompatibilitatii.
Biocompatibilitatea unui metal in vivo poate fi evaluatd prin analizarea
populatiilor celulare prezente, prin determinarea mediatorilor sau a metabolitilor
celulari, sau analizand caracteristicile morfologice ale tesutului din regiunea
periimplant.
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Particulele metalice de uzura au o importanta deosebita. Cresterea
numarului acestora produce si cresterea suprafetei totale a materialului metalic, prin
urmare si a cantitatii de ioni metalici eliberati.

Formarea unor microparticule de materiale care in mod normal nu sunt
toxice poate declansa un rdaspuns inflamator. Ele pot activa fagocitele, inducand
eliberarea de cytokine, proteinaze, factori de crestere, si al{i factori proinflamatori,
ceea ce duce in final la instalarea inflamatiei cronice, fibrozei, osteolizei si
osteoporozei. Aceste particule de uzura duc la formarea unei interfete de tip
sinovial, slab vascularizatd, intre implant si os. Formarea ulterioara a focarelor de
necroza, a granuloamelor si osteoliza pot avea ca rezultat final pierderea aseptica a
protezei.

Osteoliza, resorbtia osoasa si formarea unui strat fibros intre implant si os
reflectd o biocompatibiltate scazuta. Unele materiale pot prezenta chiar o anumita
toxicitate, subacuta sau clara [24].

Toxicitatea subacutd se poate manifesta in mai muite feluri.

- In cazul unui stimul prelungit se observa aparitia unui numar mare de
celule gigant de corp strain;

- Prezenta fagocitelor fa o etapa ulterioara poate reprezenta un semn de
respingere a implantului;

- Propagarea limfocitelor sau a plasmocitelor poate indica activarea
sistemului imun impotriva implantului;

- Acumularea profuza de neutrofile este un semn al infeciiei;

- Vascularizarea si resorbtia muschiului sunt semne ale reactiei tisulare.

Dacd materialul este clar toxic, el induce o reactie locald intensd, care poate
sd mearga pana la necroza tisulara.

Elementele toxice cu solubilitate redusd, ce pot intra in compozitia
materialului, prezintd de asemenea o importanta destu! de mare. Datorita faptului
cad se dizolvad lent, ele pot genera simptome timp de multi ani dupd aplicarea
implantului. Din acest motiv, biocompatibilitatea materialelor trebuie sa fie bine
verificata in timp.

Examinarea histologicd sau morfologica normala a unor probe recoltate de
la animale, ne furnizeazd informatii rezonabile si face parte din metodele de baza
folosite pentru evaluarea biocompatibilitatii unui material.

La acest nivel, pot fi evidentiate urmatoarele aspecte:

Granulocitele polimorfonucleare, si mai tarziu monocitele/macrofagele,
migreaza in tesutul lezat, unde isi incep activitatea fagocitard, indepartand resturile
tisulare, corpurile strdine si agentii patogeni. Intarzierea aparitiei fagocitelor poate
sugera probleme legate de material, in timp ce un numar mare de neutrofile indicd
de obicei infectia. De exemplu, in capsula de pe suprafata unui implant de NiTi au
fost evidentiate si PMN, (polimorfonuclearele) in cea de a 2-a sdptamana si cu totul
ocazional in cea de a 26-a saptamana.

Limfocitele se fac prezente in cazul unui raspuns imun sau al unei reactii de
hipersensibilitate de gradul IV. Ele pot fi recunoscute ca morfologie, dar identificarea
diferitelor tipuri de limfocite nu este posibila prin mijloace conventionale. Prin
urmare, nu existd nici prea multe detalii referitoare la functionalitatea lor. Numarul
acestora este similar pentru toate materialele metalice implantate.

Monocitele migreazd spre tesuturile periferice, unde isi asuma rolul de
macrofage. Macrofagele joaca un rol foarte important in reactia inflamatoare acuta
si probabil si in biocompatibilitatea finald. Ele pot pune in libertate mediatori chimici
care, la randul lor, pot influenta activitatea limfocitelor si a fibroblastilor, sistemul

complement si angiogeneza.
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Numarul macrofagelor, la un moment dat, nu prezintd variatii semnificative
induse de materialul testat. Macrofagele formeaza celule gigante multinucleate de
corp strdin. Prezenta acestora este relevantd, deoarece reprezinta un raspuns
inflamator specific evocat de o substanta straina. De obicei numarul lor este redus si
se asociaza cu prezenta unor particule de debris de forma inelara. Apreciind dupa
numarul acestora, NiTi este bine tolerat [79].

Fibroblastii migreaza la locul leziunii in primele faze ale procesului de
vindecare, si se grupeazd in jurul implantului. Tesutul de granulatie este inlocuit
treptat de proliferarea fibroblastilor si de depunerea de colagen. In situatii optime,
materialul bioinert formeaza o capsuld cicatriceala subtire, fibroasd, relativ
avasculara si acelulara, la nivel de interfata. Astfel de capsule se pot observa si in
cazul implanturilor de NiTi, demonstrand o acceptanta buna.

Dupa realizarea implantului, un numar mare de factori celulari si umorali,
cum ar fi: factorii chemotactici si de crestere, complementul, cytokynele, hormoni,
enzime, molecule de adeziune, etc. pot fi implicati in reactii de agresiune asupra
tesutului moale.

Efectele pe termen lung ale acceptantei implantului sunt rezultatul tuturor
acestor variabile.

6.3.2. Reactia tesutului muscular

Implanturile musculare din Ni pur cauzeaza local o iritatie tisulara severa si
necroza. Pe alta parte, aliajele cu continut de Ni sunt bine tolerate. Din acest motiv
sunt necesare studii suplimentare pentru a clarifica aspectele referitoare la
biocompatibilitatea NiTi si a rolului jucat de Ni in acest aliaj [29].

Biocompatibilitatea NiTi in muschi este cel putin echivalenta cu cea a
aliajelor de Co-Cr si otel inoxidabil si comparabild cu cea a Ti [39], [82].

Primul studiu referitor la reactia tisulara fata de 55-NiTi a fost publicat in
1973 [32]. Suturi confectionate din sarma de NiTi au fost plasate subcutanat, unui
lot de 45 sobolani, care au fost urmariti timp de 9 saptamani. Modificarile tisulare au
fost minime in toate punctele de control.

Dupa 1-2 saptamani se observa declansarea procesului reparator.

Dupad 5-6 saptamani se formeaza un tesut fibros conjunctiv dens, relativ
avascular, care a mai suferit doar mici modificari ulterioare.

Aliajul NiTi se comporta mult mai bine decat otelul inoxidabil si nu are efecte
toxice majore in vivo. El poate fi implantat in tesuturile profunde, fiind suficient de
compatibil cu acestea .

6.3.3. Raspunsul tesuturilor moi la actiunea NiTi

Reactia tisulara fa actiunea NiTi a fost clar non-toxicd, indiferent de
momentul la care a fost facuta determinarea. La nivelul microscopiei optice, nu se
observa diferente histologice cantitative intre NiTi, Ti6Al4V si otelul inoxidabil, folosit
ca material de control [60], [110], [120].

In spatiul extracelular si in interiorul unor celule au putut fi observate, cel
mai frecvent in portiunile terminale ale implantelor, incluziuni de culoare neagra-
albastruie, in special in cazul implantelor de Ti6Al4V.

Indiferent de materialul testat, nu se evidentiaza semne de necroza, tesut
de granulatie sau semne de calcifiere distrofica a tesuturilor noi.

Reactia tisulard la actiunea implantului poate fi stadializatd in citeva etape
distincte: (figura 6.2) [149].
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Saptamanile 2-4:

Cea mai notabila reactie tisulara s-a observat la probele din saptdmanile 2-
4. In general, reactia inflamatore a fost de intensitate medie si localizata strict in
vecindtatea implantului, indiferent de tipul de material.

Celulele inflamatorii cel mai frecvent observate au fost monocitele si
macrofagele. Ele au fost evidentiate foarte aproape de interfata tesut -implant.
Incepand din saptamana a 4-a, macrofagele incep sa dispara, dupa care numarul lor
se mentine foarte scazut. Nu au fost sesizate diferente notabile in functie de tipul
materialului.

In probele prelevate dupa 2 saptamani au putut fi observati fibroblasti
activi. Acestia formeaza o capsuld distincta intre tesutul moale si materialul testat.
Numarul lor creste cu timpul.

Dupd cea de a 26-a saptamana capsula fibroasa este subtire, densa, bine
definitd, la limita dintre tesut si implant. Fibroblastii au aspect plat, alungit si sunt
inconjurati de fibre sinuoase de colagen. Practic, nu se observd si prezenta
macrofagelor sau a altor celule inflamatorii. Materialul testat nu induce diferente
semnificative.

Saptaménile 4-12:

Dup3 4-12 s3ptamani, membrana de incapsulare incepe sa prezinte 2 zone
distincte: un strat de celule inflamatorii, format ca rezultat al unui rdspuns
inflamator de intensitate medie si 0 zona distincta formata din fibroblasti si fibre de
colagen, ce alcituieste o capsula fibroasa.

Saptamana 26

in cea de a 26-a saptdmana se poate observa doar un strat fibros, fara
macrofage sau alte celule inflamatorii.

Intre stratul capsular si tesutul muscular au fost evidentiate capllare de
neoformatie. Ele au fost mai proeminente in cazul implantarii priosteale decat in cea
intramusculara, fapt care se poate datora si procedeelor chirurgicale diferite.
Numadrul acestor capilare scade in timp. in cea de a 26-a s3ptdmana, capsula este
avasculara, indiferent de materialul folosit.

Celule gigante de corp strdin au fost observate indiferent de moment. Langa
interfata tesut-metal pot fi observate, indiferent de moment si de material, particule
nemetalice mici (< 50 pm), de forma inelara, usor polarizatd.

in probele recoltate in sdptamana 26 au fost observate cateva mastocite si
eozinofile izolate.

Pentru nici unul dintre materiale nu s-au putut evidentia acumulari
limfocitare, care ar fi putut constitui un semn al activarii sistemului imun sub
influenta materialului.

Intervalele la care a fost efectuatd microscopia optica au fost alese in functie
de stadializarea si etapizarea raspunsului gazdei la actiunea implantului,
reprezentatd schematic in figura 6.1 [18].
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& R J‘ [N e . "™ P N
Fig.6.2. Evolutia raspunsului tisular din jurul materialelor implantate. A = Nitinol,
B = otel inoxidabil C = Ti6Al4V. 1 =2 sdaptamani, 2 = 4 saptamani, 3 = 8 sdptamani,
4 = 12 saptamani 5 = 26 saptamani. N = nerv.
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6.3.4 Raspunsul perineural la actiunea NiTi

Inervatia senzitiva a osului

Intre os si sistemul nervos exista relatii importante. Bazele anatomice ale
osteoperceptiei reprezinta o zona de interes relativ noud. Fibrele senzitive au un rol
regulator in angiogeneza si/sau remodelarea osoasa [108].

Se stie ca denervarea experimentala anterioard fracturarii inﬂuenteazé
turnoverul osos si ca neuropeptidul CGRP mﬂuent,'eaza resorbtia osoasa
osteoclasticd. In acest context se poate confirma faptul cd concentratia celulara a
GCRP creste in asociere cu osteointegrarea. Celulele maduvei osoase care din punct
de vedere morfologic semanau cu osteoclastele sau macrofagele au fost GCRP
pozitive intr-o densitate mai mare in cazul specimenelor osteointegrate. Avand in
vedere originea lor comund, e rezonabil sa se presupuna ca atat osteoclastele cat si
mononuclearele sa produca GCRP. Din moment ce relatia functionald dintre
neuropeptide si remodelarea osoasa nu este complet clarificatd, pare a fi justificata
elaborarea unui model experimental care sa stabileascd relatia dintre leziunea
osoasa, neuropeptide, durere si remodelarea osoasa.

Inervatia osului a fost raportatd inca din 1945, dar a fost studiata in detaliu
doar incepand din 1980, atunci cand au devenit disponibile tehnicile histochimice.

Prin intermediul lor a fost evidentiata existenta unor fibre nervoase
scheletale, imunopozitive pentru substanta P, CGRP, neuropeptidul Y, proteina
intestinala vasoactivad (Vasoactive Intestinal Protein VIP), tyrosine hydroxylaza si
met-encefalina.

Aceste fibre fisi au originea atdt in ganglionii radacinilor dorsale ale
sistemului nervos senzitiv, cat si in ganglionii simpatici ai sistemului nervos
autonom, prin urmare si functiile pe care le indeplinesc sunt multiple.

Pornind de la relatiile structurale si biochimice dintre fibre si tesutul
adiacent, s-a ajuns la concluzia ca durerea si proprioceptia sunt mediate de un
subgrup al acestor fibre, in timp ce altele sunt probabil implicate in reglarea
eferenta a circulatiei si/sau a functiei osteoclastelor.

Rezultatele experimentale sprijina aceste ipoteze, demonstrand o crestere
activd a unor fibre nervoase mici, PGP pozitive in osul remodelat adiacent
dispozitivelor de fixare.

Inervatia intramedulard a femurului de sobolan este realizatd de fibrele
senzitive cu origine in ganglionii dorsali situati la nivelul L2 - LS.

Osteoperceptia este un fenomen senzitiv mediat in parte prin dezvoltarea
unui numir crescut de fibre nervoase GCRP/PGP pozitive adiacente zonei de
osteointegrare.

Unele aplicatii ale NiTi sunt concepute cu scopul de fi folosite in contact
direct cu sistemul nervos central sau periferic. Materialele de osteosinteza folosite in
chirurgia cranian3 nu trebuie sd produca efecte nocive asupra tesuturilor cerebrale.

Pentru a studia efectele implantelor, plasarea acestora se face foarte
aproape de tesutul nervos central sau periferic luat in studiu.

in cazul NiTi nu au fost observate semne de necroza, inflamatie prelungita
sau iritatie. Nu au fost observate nici semne ale acumularii de celule specifice, celule
cu incluziuni fagocitate, particule strdine sau rdspuns tisular anormal, indiferent de
materialele testate.

De asemenea nu s-a observat nici edemul, hiperplazia sau reactia
inflamatorie gliald sau neuronala.
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Au putut fi observate doar cateva celule gigante, PMN, plasmocite si
mastocite, in portiunea cuprinsa intre nerv si membrana de incapsulare [131],
{138].

in etapa finald a studiului, r3spunsul neural si perineural a fost aproape
absent atat in cazul NiTi cat si al celorlaite materiale folosite in test.

In concluzie, raspunsul neural si perineural a fost clar non-toxic si non-
iritativ in cazul NiTi, dup3d cea de a 26-a saptamana.

6.3.5 Raspunsul osului la actiunea implantului

R Raspunsul osului {a actiunea implantului difera fata de cel al tesuturilor moi.
In primul caz are loc o reactie inflamatorie, iar in cel de al doilea, un raspuns
reparatoriu, care debuteaza dupa 3-4 zile de la data realizarii implantului [70].

Celulele stem din oase se transforma in osteoblasti si impreuna cu
fibroblastii formeaza un strat subtire in jurul implantului. Diferentierea lor este
influentata de modificari ale mediului local, cum ar fi aciditatea, continutul de
oxigen, sarcina electricd, concentratia ionica, enzimele, factorii de crestere, etc.

Fibroblastii, osteoblastii si capilarele penetreaza cheagul sanguin,
inlocuindu-I si umpland spatiul dintre implant si os.

Dupa formarea unei matrice extracelulare (ECM), bogate in colagen,
urmeaza mineralizarea. In mod normal in ECM exista vezicule si unele dintre ele
includ focare de calcifiere.

Daca materialul este biocompatibil, se observa chiar din primele etape
prezenta din abundenta a veziculelor cu biomaterial, ECM, a osteoblastelor, precum
si aderenta si proliferarea acestor celule. Aderenta celulelor stem osteogenice de
substrat si formarea ECM mineralizate sunt esentiale pentru diferentierea
osteoblastelor.

Atunci cand membrana veziculelor se sparge, cristalele de hidroxiapatita
eliberate se unesc si formeaza structuri de calcifiere. Primele trabecule cresc,
continua sd se mineralizeze si unele dintre ele ating suprafata implantului, forménd
os de contact. In situatia optima, materialul se acopera de tesut osos, nu de o
capsuld fibroasda. Vindecarea decurge similar cu cea a unei fracturi obisnuite.
Remodelarea tesutului osos incepe dupa 2 saptamani si continua pe tot parcursul
vietii. Osul reticulat este inlocuit de os lamelar orientat functional.

Reactia osului Ia actiunea Ti

Osteointegrarea a fost definitd pentru prima oara ca un contact direct os-
metal, 1a nivelul microscopiei optice (0,5 um) [1].

Aceasta definitie a osteointegrarii s-a bazat pe observatia ca Titanul poate
forma direct os de contact.

In situatia optima, osul acceptd implantul ca fiind o parte din ECM proprie,
realizandu-se astfel o fixare rigidd, asimptomatica din punct de vedere dinic, pe parcursul
incarcdrii functionale. Acest tip de fixare este posibila in cazul implantelor de titan.

Alte metale formeazd de obicei un tesut fibros intre os si implant, motiv
pentru care sunt numite ,,aproape inerte”.

Datorita biocompatibilitatii si rezistentei lor mecanice, metalele sunt
preferate in cazul implantelor supuse la sarcini mari. Cu toate ca in cazul sticlelor
bioactive se observa chiar si legaturi chimice, (stabilirea prin procese fizico-chimice
a unei continuitati intre implant si os), proprietdtile lor mecanice sunt inferioare
biomaterialelor metalice.
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Reactia osului la actiunea NiTi

Studii histologice si de microadeziune

Primele studii efectuate asupra acestui aliaj au fost efectuate in 1976 [19].
Au fost folosite placi de NiTi implantate in femurul a 12 céini, iar ca material de
control a fost folosit aliajul comercial de Co-Cr [166].

Dupa o expunere de 3, 6, 12, respectiv 17 tuni, placutele au fost indepdrtate
si examinate. Pe suprafetele lor nu au fost evidentiate semne vizibile de coroziune
localizata sau generalizatd. Nu au fost observate nici semne de reactii tisulare
adverse. Probele histologice decalcifiate nu au prezentat semne de resorbtie osoasa.
Nu au fost identificate nici semne ale contaminarii osoase cu Ni. Urmele de Ni si Cr
observate au fost atribuite contamindrii cu instrumentarul chirurgical.

Utilizarea NiTi poros da posibilitatea cresterii osului in porii implantului, ceea
ce duce {a o mai buna fixare a acestuia [136].

Implantele poroase de NiTi demonstreaza o tendinta de incastrare mai buna
decat HA, observabila chiar dupa 6-12 saptamani.

Studiile comparative intre implante de NiTi (cu o dimensiune medie a porilor
de 300um; 50% volum mediu al golurilor) si hidroxiapatita, ca material de control,
au demonstrat ca, din punct de vedere histologic si al microadeziunii, osul care a
intrat in_contact cu implantul prezintd aceleasi proprietati ca osul inconjurator.

In concluzie, NiTi poros este un aliaj recomandabil in implantologie,
deoarece osul are un raspuns bun la actiunea sa.

Metode imunohistochimice

Biocompatibilitatea NiTi poate fi evaluata folosind metode
imunohistochimice, urmarind distributia proteinelor osoase in jurul unui implant
din NiTi, pe parcursul procesului de remodelare. Ca materiale de control se pot
folosi suruburi confectionate din Vitallium, Titan, otel inoxidabil duplex austenitic
(SAF) si otel inoxidabil 316L. Acestea au fost implantate in tibii de iepuri, timp
de 3 (n=2), 6 (n=2) si 12 (n=2) saptamani. Prepararea probelor se face in
rdsind durd si pentru procedeele histochimice sunt folosite sectiuni de os
nedecalcifiat cu implant ancorat.

Procesul de osteogenezd se caracterizeaza prin lipsa unui contact strans
intre implant si os, o migratie dezorganizata a osteoblastilor in jurul implantului si o
activitate mai scidzutd a sintezei de osteonectind. Dupa 2 sdptdmani, pe suprafata
implantului se formeaza o capsuld de tesut conjunctiv moale. Macrofagele nu aderd
pe nici unul dintre materialele implantate. Ambele materiale prezind un contact bun
cu tesutul dur inconjurdtor si procentajul de inglobare creste cu timpul.

S-au folosit anticorpi anti-osteonectind si anti-colagen tip III. Determinarea
osteonectinei a fost necesard, deoarece ea joacd un rol important in remodelarea
0soasa.

Reactia osului la implantele transcorticale de NiTi se poate determina
cantitativ folosind un sistem de prelucrare a imaginii. Ca materiale de control s-au
folosit Ti pur, Ti oxidat anodic, (AO-Ti), Ti6Al4V si Ni pur. Animalele (sobotanii) au
fost sacrificate la 7, 14, 28, 84 si 168 zile dupa interventie. In principiu, reactia
tisulard a fost aceeasi pentru implantele de NiTi, Ti, Ti6AI4V si AO-Ti.

in timp ce NiTi si celelalte materiale au fost incapsulate progresiv in tesutul
osos, Ni a fost incapsulat in tesut conjunctiv si nu a prezentat contact cu osul dupa
cea de a 168 zi de experiment.
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Implantele de NiTi au prezentat o arie de contact mai redusa decat orice alt
implant din Ti sau aliaje ale acestuia. In ceea ce priveste grosimea osului de
contact, nu au existat diferente semnificative intre NiTi si celelalte materiale incluse
in studiu. (Ti, AO-Ti si Ti6AI4V).

Se poate trage concluzia ca NiTi nu are multe efecte adverse in cazul uzului
uman, datele existente pledand in favoarea utilizarii lui pentru o arie tot mai larga
de aplicatii medicale.

6.4. Integrarea tisulara a titanului si Nitinolului

Biomaterialele metalice din Ti sunt considerate aproape inerte. Ele sunt
superioare aitor materiale datorita biocompatibilitatii si rezistentei mecanice mai
bune.

O trasatura caracteristica a Ti este capacitatea de osteointegrare. Calitatea
contactului cu osul se datoreaza capacitatii titanului de a forma un strat bogat in Ca
-P pe suprafata lui. Dupd o perioada de aproximativ 3-4 ani, placile de osteosintezd
confectionate din titan sunt inglobate de tesutul osos nou format, extragerea
acestora fiind deosebit de dificila.

In general este acceptat faptul ca Ti pur nu induce reactii toxice sau
inflamatorii locale, fiind foarte bine tolerat de catre tesuturi.

Titanul este bacteriostatic, impiedicand colonizarea suprafetei lui cu flord
bacteriana. Spre deosebire de alte metale folosite la realizarea implantelor, sau care
apar in aliaje sub forma de urme, Ti nu intra in compozitia enzimelor umane. Prin
urmare, el nu are o actiune semnificativd asupra diferitelor sisteme enzimatice
specifice, de exemplu $- glucuronidaza, lactat dehidrogenaza, glucozo-6-fosfat
dehidrogenaza si fosfataza acida.

Biocompatibilitatea buna si rezistenta la coroziune se datoreaza capacitatii Ti
de a forma in mod natural un film subtire, dar stabil de oxid de Ti (TiO,), rezultat in
mod spontan dupa expunere la oxigenul atmosferic. Particulele de titan provenite
din acest strat stabil nu sunt ioni de Ti, ci de cele mai multe ori oxizi sau suboxizi
bioinerti ai acestuia.

Datorita oxidabilitatii ridicate a titanului, stratul de pasivare se formeaza
imediat dupa abraziune. Acest comportament protejeaza aliajul si previne formarea
altor compusi chimici.

O crestere mai intensa a grosimii acestui strat se produce la implantele
introduse in mediul biologic. Celulele inflamatorii, in special macrofagele, contribuie
la dezvoltarea stratului de oxid prin intermediul enzimelor proteolitice, citokynelor,
peroxizilor si superoxizilor de hidrogen.

Un material implantat este considerat de macrofagele care adera la
suprafata lui drept corp strdin. Prin urmare, ele genereaza specii active de oxigen.
Dintre acestea, cea mai activd este O, , ce initiaza si propaga reactii in lant, cu
mecanism radicalic. Sub actiunea cataliticd a superoxid dismutazei, O, este
transformat in H,0,, care are o durata de viatd mult mai mare si este mai activ atat
asupra membranei celulare, cdt si asupra implantului, accelerand coroziunea
metalului.

Se presupune ca interfata dintre implantul de Ti si tesutul viu consta dintr-o
matrice de peroxid de Ti hidratat. Formarea unei astfel de matrice este unica pentru
Ti, datorita faptului ca@ celelalte metale tranzitionale fie au o solubilitate prea
scazutd, fie formeazd complexe peroxidice cu o stabilitate redusa.
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Particulele de titan pur au demonstrat cd pot avea unele efecte asupra
celulelor. In concentratii mici, ele stimuleazd formarea fibroblastilor. In
concentratii mari au efect citotoxic, producand o scadere a activitatii proteolitice si
colagenolitice.

Chiar dacd in jurul implanturilor de titan se poate observa uneori
decolorarea tesutului, se pare ca aceasta nu are nici o importantd clinica.
Experientele pe animale de laborator si unele analize limitate efectuate pe tesut
uman au evidentiat prezenta titanului si in tesuturile situate la distanta.

6.5 Raspunsul sistemic
Citotoxicitatea Ni sia Ti

in cazul reactiilor sistemice la actiunea implantelor din NiTi, cel mai
important aspect constd in urmarirea concentratiei Ni si variatia acesteia in timp, in
sange, urina, si la nivelul unor organe care ar putea prezenta o eventuald
sensibilitate la actiunea metalelor grele. [157] )

La om, concentratia tisulara normalda a Ti este de 0,2 ppm. In jurul
implantului, concentratia locala a acestuia poate sa depaseasca 2000 ppm. Cu toate
acestea, nu s-au observat semne de toxicitate clinica [162], [164].

Majoritatea aliajelor elibereaza compusi metalici in cantitate mica (particule
de uzurd). Particulele provenite din implanturile de Ti constau in cea mai mare parte
din oxizi sau suboxizi insolubili, proveniti din stratul de pasivare al implantului.

Efectele elementelor metalice nu depind in mod semnificativ de tipul de
celuld, ceea ce indicd un mecanism comun de afectare celulara [128].

In vitro, ionii de Ti ** inhibd activitatea osteoclastelor si reduce sinteza
proteinelor.

La om, titanul induce sinteza de IL-6 , prin urmare activeaza osteoclastogeneza.
In plus, au fost raportate si unele cazuri izolate de dermatite de contact.

Concentratia sanguind a Ni continut in aliaj se dubleaza la 6-9 ore dupa
introducerea implantului (28 + 11 vs. 13 = 5 ppm). Dupa alte patru sdptamani,
concentratia Ni a crescut de 4 ori la nivel renal (140 = 43 ppm), de 2 ori la nivel
hepatic (40 £+ 18 ppm), si de 10 ori in urind. Elutia Ni din aliajul de NiTi ar trebui
limitata prin utilizarea unor metode de acoperire [164].

Compatibilitatea sanguina

Principalele proteine ce se gasesc in plasma sanguind sunt albuminele,
globulinele si fibrinogenul [168].

Tipul de proteine care intrd in compozitia primului strat absorbit pe
suprafata implantului, sau raportul proteinelor absorbite (fibrinogen/albuming)
influenteazd in mod semnificativ interactiunea elementelor sangvine cu suprafata
implantului si determind tendinta spre tromboza.

Astfel, fibrinogenul stimuleazd agregarea sau activarea trombocitelor, in
timp ce albumina o previne. Datoritd faptului cd fibrinogenul absorbit pe suprafata
poate activa trombocitele prin intermediul proteinelor denaturate, structura
suprafetei substratului poate juca un rol crucial in integritatea proteinelor.

Stratul amorf de TiO, de suprafatd poate reduce descompunerea
fibrinogenului, datorita structurii diferite de cea a oxizilor crista.li-ni. Prezenta unor
limite ale granulatiilor in oxidul cristalin are drept rezultat aparitia unor modificari

ale structurii electronice locale.
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Atunci cdnd fibrinogenul este absorbit pe o suprafatd de oxid cristalin,
electronii sai pot fi transferati structurii cristaline, ceea ce duce la descompunerea
fibrinogenului si la activarea trombocitelor. Acest exemplu ilustreaza unul dintre
avantajele suprafetelor amorfe in ceea ce priveste biocompatibilitatea sangvina.

Tromboza trombocitaréd poate fi un factor decisiv in ceea ce priveste
succesul sau respingerea implantelor de Nitinol. Suprafetele de NiTi lustruite
mecanic si electrochimic activeaza in mod semnificativ trombocitele, avand prin
urmare tendinta de a induce tromboza. Tratamentul termic in intervalul 400-600°C
are un efect contrar. Este important de mentionat faptul ca acelasi tratament termic
care imbunatateste raspunsul trombocitelor are ca urmare reducerea rezistentei la
coroziune a Nitinotului.

Activarea trombocitelor depinde in cea mai mare masura de starea si de
compozitia chimica a suprafetei Nitinolului si este mai putin influentata de topografia
suprafetei.

Depozitul de trombocite si cantitatea de fibrinogen depusd dupa 15 min de
perfuzie au fost semnificativ mai reduse in cazul Nitinolului. Cantitatea de albumine
sangvine de la locul implantului scade dupa 30 min de la implantarea Nitinolului.
Spre deosebire de alte aliaje folosite pentru implanturi, chimismul suprafetei
Nitinolului modificd modelul absorbtiei proteinelor.

Albumina este o proteind care leagd puternic Nichelul. Datorita afinitatii
acesteia fata de Ni este firesc sa se presupuna ca primul strat proteic care aderd pe
suprafata Nitinolului (care contine in cea mai mare parte oxizi de Ti si o micd
cantitate de Ni) va contine mai multa albuminad decéat in cazul suprafetelor care nu
contin deloc Ni.

6.6 Eliberarea Ni si raspunsul celular

Ni este pus in libertate din NiTi, otel inoxidabil si alte aliaje ce contin Ni, atat
in vivo gi in vitro.

In vitro, pe parcursul primelor zile de imersie cantitatea de Ni eliberatd din
Nitinol este mai mare decat cea provenita din otelurile inoxidabile. Dupa cateva zile
concentratiile devin similare pentru ca apoi sa scadd pana la niveluri nedetectabile.

In vivo, problemele care se ridicd se referd la cantitatea de Ni eliberata pe
parcursul primelor zile de expunere la actiunea implantului, cum sunt afectate
celulele si cat de diferit este raspunsul la Ni in cazul celulelor umane, in comparatie
cu cele animale.

Nichelul este cunoscut pentru toxicitatea lui si pentru numarul mare de
pacienti alergici la acest metal. Cu toate acestea, el constituie un element esential
pentru organismul uman.

Ni reprezinta unul dintre componentele structurale ale metaloproteinelor.
Aportul alimentar zilnic de Ni este de 160-600 mg. Este eliminat in cea mai mare
parte prin materiile fecale, urina si transpiratie.

El poate sa patrunda in celule prin doua cai:

- Ionii de Ni 2?* patrund in celuld utilizdnd receptorii pentru cationii
bivalenti sau prin canalele Mg?*, situati in membrana celular3;

- Particulele cristaline contindnd Ni sunt fagocitate de celule;

- Fagocitoza compusilor ce contin Ni este amplificatd de natura lor
cristalind, solubilitatea redusd, dimensiunea particulelor (2-4 pm). NisS;
si NiO, compusi cu o solubilitate redusa, depind in bund masura de
aceste cai.
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La nivel intracelular, pentru Ni exista doua cai de metabolizare:

- Ionii solubili, cum ar fi cei de Ni ?* care patrund in celuld prin intermediul
receptorilor sau al canalelor ionice, se leaga de proteinele citoplasmice si nu se
acumuleazd in nucleu intr-o concentratie suficient de mare pentru a produce
modificari genetice. Ei sunt rapid eliminati din organism,

Particulele insolubile de Ni din veziculele fagocitare fuzioneaza cu lizozomii. Acest
proces este urmat de o scadere a pH intravezicular, ceea ce duce la eliberarea ionilor de
Ni%* din complexele formate cu moleculele transportoare. Prin urmare se formeaza radicali
de oxigen liberi, implicati in afectarea ADN si posibilitatea de malignizare.

Nichelul este daunator in culturile celulare, dar intr-o masura mai mica decat
Co sau Vv [128].

Ionii de Ni stimuleaza proliferarea osteoblastelor de origine medulara
(dar inhiba maturarea lor), activitatea FAL (fosfataza alcalind leucocitard) si intarzie
mineralizarea.

Clorura de Ni scade atat proliferarea condrocitelor, cat si a fibroblastilor. In
plus, Ni inhiba activitatea unor enzime importante pentru protectia tesuturilor
impotriva agentilor oxidanti.

2+

6.7. Efectele suprafetelor implantelor asupra proliferarii
celulare

Efectul suprafetei asupra proliferarii celulare poate fi evaluat folosind mai
multe tipuri de probe, sub forma de aliaje poroase sau dense.

Rata de proliferare a limfocitelor expuse la Nitinol solid coincide cu rata de
proliferare din mediile biologice care contin extract de Nitinol si este similara
statistic cu cea a celulelor expuse la Ti pur. Aceasta inseamna cd suprafata aliajelor
dense de Nitinol nu afecteazd proliferarea limfocitelor din sdngele periferic uman.

Probele de Nitinol poros reduc in mod semnificativ rata proliferarii celulare
(30%) comparativ cu probele dense si proba de control.

Suprafata rugoasa nu inhib3 prin ea insasi proliferarea celulard. Din contrd,
se pare ci celulele se dezvoltd putin mai bine in prezenta unor suprafete poroase
decat in cazul mediilor care contin Nitinol solubilizat. Prin urmare, rugozitatea
suprafetei poate facilita fixarea de durata a implantului.

O alt3 trisiturd importantd este reprezentata de toleranta diferita fata de Ni
observati in studiile efectuate pe sange uman provenit de la diversi donori, care nu
prezentau sensibilitate fata de Ni.

Faptul cd Ni nu are acelasi efect devastator asupra limfocitelor umane in
comparatie cu cele de sobolani poate indica un rol diferit al Ni in organismele lor,
precum si nivele diferite ale sensibilitatii fata de Ni.

Concentratiile de Ti si Ni in mediu au fost determinate dupa 72 de ore de
expunere Cantitatea de Ti eliberat din Nitinol este cu un ordin de marime mai mica
decat cea de Ni si este la nivelul de sensibilitate al metodei (£ 0,05 pg/l).

Cantitatea de Ni eliberat din Nitinol este proportionala cu concentratia de
suprafatd a Ni. Nu s-a observat nici o corelatie intre compozitia chimica a Ni de la
suprafata si efectele biologice induse. _

Este important de studiat modul in care eliberarea Ni in vitro poate fi
modificatd prin tratamentul de suprafata al Nitinolului. 5

Nitinolul autoclavat in apa sau aburi (concentratia de suprafata a Ni cuprinsa
intre 0%-2%) nu suprimd proliferarea limfocitelor la sobolani, mai curénd produce
usoara lor acumulare (20% in comparatie cu controlut) [74], [105], [145].
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Nitinolul tratat cu 30% peroxid de hidrogen (concentratia de suprafata a Ni
27%) afecteaza celulele aproape in acelasi fel ca si Ni pur, suprimand complet
proliferarea lor. Trebuie subliniat faptul ca@ expunerea limfocitelor de sobolan la
Nitinol poros suprima aproape complet proliferarea celulara.

Fierberea/autoclavarea in apa reduce de 2 ori eliberarea de Ni, comparativ cu
probele care au fost doar cufundate in HF/HNQO;. Cantitatea de Ni eliberat din probele
autoclavate in apa este de 10 000 de ori mai redusa decat cea eliberata de Ni pur.

Concentratia de 1,3 x 10%pg/l indus3 de probele autoclavate nu are nici un
efect toxic sau mutagen asupra limfocitelor umane sau de sobolan.

Concentratia de 4,7 x 10° pg/l de Ni indus3 de Nitinolul tratat in peroxid de
hidrogen afecteaza in mod semnificativ rata proliferarii celulelor de sobolan.

Concentratia de 1,3 x 10° pg/l de Ni indusd de Ni pur are drept urmare
moartea limfocitelor de sobolan si afectarea comportamentului limfocitelor umane.

Un raspuns celular normal la actiunea Nitinolului (o usoara stimulare a
limfocitelor si a celulelor musculare netede) se observa pentru o concentratie a Ni
cuprinsa intre 400-900 ug/I.

Concentratiile de Ni care ar putea rezulta in urma expunerii la actiunea unui
implant de Nitinol prelucrat chimic si autoclavat sunt cuprinse intre 1-100 pg/|, deci
nu ar depasi nivelul natural al Ni in plasma sangvina.

Afectarea comportamentului celular si suprimarea proliferarii celulare apare
pentru concentratii ale Ni cuprinse in intervalul 4 x 103-9 x 10> pg/I.

O concentratie a Ni de 5 x 10° pg/| este toxicd pentru limfocitele umane.
Subiectii sensibili la Ni reactioneazd la concentratii ale Ni cuprinse intre 3x10° -
78x10% pg/l. Ultima concentratie are acelasi ordin de marime cu concentratia Ni
necesara pentru a afecta comportamentul celulelor de sobolan.

Suprimarea completa a proliferdrii celulare are loc atunci cand concentratia
Ni depdseste 1,5x10° ug/I.

Aceste rezultate demonstreaza ca Ni rezultat atdt in urma coroziunii
Nitinoluiui cat si a otelului inoxidabil poate afecta in mod dramatic proliferarea
celulelor umane si animale si ca efectul toxic este mai marcat in cazul otelului
inoxidabil decat in cel al Nitinolului (cel putin pentru unele celule).

Cu toate acestea, pentru un interval destul de larg al concentratiilor de Ni,
proliferarea celulara nu este afectatd, in vitro, nici in cazul celulelor umane, nici in
cazul celor animale.

6.8. Modificari celulare pe suprafata implantului

Aderenta la material este mediata prin intermediul proteinelor preadsorbite,
care intrd in contact local direct cu membrana celulard. O anumitd secventda de
aminoacizi din aceste proteine se ieaga de integrinele membranei celulare, care la
randul lor sunt legate de cytoskelet.

Adeziunea celulara este indispensabila celorlalte functii celulare, cum ar fi:
diseminarea, proliferarea, migrarea si activitatile de biosinteza. Acesta este cel mai
important aspect al interactiunilor celulei cu un biomaterial non-toxic.

Celulele fibroblast-like formeazad o legaturd stransa cu NiTi, demonstrand o
buna adeziune. Primul strat organic de pe suprafata metalului, cu o structura
afibrilara sinuoasd, este alcatuit din proteoglicani si alte componente similare
matricei extracelulare. Compozitia exacta a acestui strat si potentialul sau in ceea ce
priveste biocompatibilitatea necesita aprofundarea studiilor.
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In interiorul si deasupra acestui strat se pot observa cheaguri de adeziune
mai mari, cu gap-uri mai mici de 30 nm, care sunt considerate centre focale de
adeziune prin contact direct [149].

In culturile de osteoblaste, celulele sunt mai putin apropiate de suprafata
metalului, in special fata de otelul inoxidabil (figura 6.3).

Materialul citotoxic de control inhiba in mod sensibil atasarea celulelor.

Fig. 6.3 Cresterea osteoblastelor in vecinatatea discurilor de test,
dupd o saptamand de incubatie.
Wsp = parafind albd moale, stst = otel inoxidabil, Ti = titan, NiTi, ( magn. 108x).
in cazul fibroblastilor, culturile celulare au evidentiat ca celulele au crescut
foarte aproape de suprafata Ti sau a NiTi (figura 6.4 si 6.5).

Fig. 6. 4. O imagine SEM a unei probe incluse in rasina dura, _con;inénd
un implant de otel inoxidabil, dupad 26 de la interventie
M= implantul metalic, FC= capsula fibroasa cu fibre de colagen si fibroblasti.
MT= tesut muscular. (magn. 330x)
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Fig. 6.5. Atasarea fibroblastilor (FB) la suprafata metalului (M)
Ti6Al4V la 4 saptamani dupa implantare. (Microscopie electronica, magn. 1700x).

-~ *—'v T vy
Fig. 6.6 Interfata celula-metal in cazul NiTi {a 4 saptdmani dupa implantare

Pe suprafata celulelor pot fi observate prelungiri podocitare si structuri
membranare, indicate prin sageti. Asterisc-urile indicd prezenta contactelor focale
pe suprafata metalului. (magn. 5000x) (figura 6.6).

In figura 6.7 se poate observa un contact strans intre capsula fibroas3,
celulele izolate si metal (NiTi, otel inoxidabil, Ti6Al4V), in vivo.

Fig. 6.7 O zona de contact focal cu structuri membranare celulare
rupte NiTi, 4 saptamani dupa implantare. ( magn. 50 000x)

Pe suprafata metalului e prezenta o interfatd subtire, cu aspect similar
laminei bazale, alcatuitda dintr-un strat afibrilar de material organic amorf, cu o
texturd sinuoasd. In general grosimea ei este mai mare in cazul implantelor de
Ti6Al4V decat al celor de NiTi sau otel inoxidabil.
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Celulele izolate par sa adere prin intermediul acestui strat la o structurd de
adeziune cu contact direct (gap < 30 nm), cu aspectul unui bulgdre. Acestea sunt
considerate centre focale de adeziune celulara, in alcatuirea carora intra proteine si
constituenti ai membranei celulare. Suprafata celulara prezinta fibrile sau structuri
membranare celulare zdrentuite.

Cunoasterea structurii si a compozitiei interfetei tesut-material precum si a
fenomenelor de adeziune sunt importante din mai multe motive, in spedial din nevoia de a
modifica suprafata biomaterialelor in scopul controlului interactiunii cu tesuturile gazdei.

Caracteristicile de substrat si suprafata ale materialelor se reflecta in tipul si
structura celulelor izolate.

Numarul placilor de adeziune, caracteristicile morfologice ale celulelor si
prelungirile lor, precum si suprafata de adeziune a unei celule izolate au fost
acceptate ca elemente de evaluare a blocompatllltatn

in cazul NiTi, numarul acestora nu diferd in mod semnificativ fati de materialul de
control. Prin urmare, in baza criteriilor stabilite anterior, el pare a fi bine tolerat.

Grosimea membranei de incapsulare

in situatii optime, materialul bioinert formeaza la interfatd o capsuld
fibroasa subtire, relativ avasculara si acelulara.

M3surarea grosimii membranei de incapsulare este o metoda larg folositd in
evaluarea biocompatibilitatii. Pentru determinarea acesteia se folosesc metode
histomorfometrice normale.

Simpla mésurare a grosimii capsulei formate in jurul implantului este
insuficientd, deoarece grosimea ei mai poate fi influentatd si de alti factori in afard
de calitatea materialului. Aici se includ miscarile, localizarea implantului, textura si
morfologia materialului, precum si unii factori dependenti de gazda sau de procedeul
chirurgical folosit. Morfologia capsulei nu este influentata in mod semnificativ de
materialul folosit. Nu apar nici acumulari de tipuri celulare speciale.

in general grosimea medie a capsulei scade cu trecerea timpului. Micile
diferente induse de material nu au o relevantd statistica.

in cazul otelului inoxidabil, capsula prezinta o grosime maxima dupd 2
saptamani de la implantare.

Dup3 4 s8ptdmani, nu se mai observa diferente clare intre NiTi, Ti6Al4V si
otelul inoxidabil.

Indiferent de material, dupd 26 saptamani, toate capsulele periimplant tind
spre o morfologie similard si grosimi aproximativ egale, de 4-8 straturi celulare.

6.9 Metode si tehnici experimentale
utilizate pentru determinarea biocompatibilitatii

6.9.1 Metode histomorfometrice
Histomorfometria tesutului moale

Probele se coloreazi folosind coloratia clasicd Haematoxylin-Eosin.

Fiecarei imagini i se suprapune 0 retea mesh, cu scopul de a random|za
dispunerea punctelor de masura. Suprafata ecranului corespunde pentru 2,2 mm? si
dimensiunea rastrului este de 260x 260x7 ym.
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Grosimea capsulei se determind ortogonal fata de fiecare punct de
intersectie al liniilor orizontale si verticale ale retelei corespunzatoare limitei de
demarcatie dintre capsulad si implant. Grosimea capsulei a fost estimata ca o medie
a valorilor obtinute din 10-18 masuratori aleatorii.

Histomorfometria osoasa

Aria de masurd a fiecarei sectiuni se standardizeaza, corespunzand unei
suprafete de 2.2 mm? . Punctul central al zonei corticale se ajusteazi astfel incat s
corespunda mijlocului ecranului.

Se masoara grosimea medie a corticalei. Aria osoasda se masoara intr-o
regiune bine definita, excluzand spatiile trabeculare. Ariile de eroziune se masoara
dupa reconstruirea suprafetei osului.

Suprafata activa de eroziune (suprafata de eroziune acoperitd cu osteoclaste
si mononucleare) nu se determinata in mod distinct, dar perimetrul suprafetei active
de eroziune se mdsoara ca un raport dintre perimetrul suprafetei oase erodate si
totale.

6.9.2 Metode imagistice

Analiza radiologicd a calusului in procesul de vindecare a
osteotomiei

Se pot efectua radiografii mediale ale femurului operat, incepand cu prima
saptamana dupa interventie. Uniunea osteotomiei se analizeaza vizual. Vindecarea
completa cu formarea unui calus uniform, nefisurat si fara existenta unei linii vizibile
de osteotomie a fost calificata drept ,,buna”.

Formarea unui calus marcat dar neuniform si evidentierea unei linii voalate
de osteotomie se considera un rezultat ,satisfacator”

Non-uniunea cu evidentierea unei linii clare de osteotomie si absenta
calusului de uniune la locul osteotomiei se evalueaza drept ,nesatisfacatoare”.

Tomografia computerizatd cantitativa perifericad (pQCT)

Structura calusului si modificdrile densitatii mineralizarii osoase pot fi
determinate cu ajutorul pQT [104].

Se folosesc slice-uri cu grosimea de 1 mm. Ele investigheaza calusul, aria ce
cuprinde dispozitivul de fixare si portiunea vecina implantului, reprezentand femurul
sanatos. Alte trei slice-uri se efectueaza pe femurul sanatos.

Morfologia calusului

Dupa aproximativ 12 saptadmani, o sectiune transversald a calusului la locul
osteotomiei prezinta, in pQCT, zone distincte de mineralizare (figura 6.8).
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A C

Fig. 6.8 pQCT la diferite niveluri ale femurului, dupa fixarea intramedulara
(dispozitivul de fixare indepartat) . PC = calus periferic OBC = cortex originar, EC
= calus endosteal, MBL = stratul osos mineralizat periimplant

A) Calus proximal zonei de osteotomie. NiTi 60 saptamani dup3 realizarea
implantului.

B) Zona de osteotomie 26 saptamani dupd implantarea NiTi. Se poate
observa o structura trilamelara.

C) Regiunea metafizara, distal de zona de osteotomie, 26 saptimani dupa
implantarea NiTi. Se observa aparitia unui strat mineralizat periimpiant.

In cea de a 26-a saptimana, apar zonele periferice cu densitate crescutd constand
din calus periosteal. Grosimea lui este aproximativ egald cu cea a corticalei originare.

Corticala osoasa originara formeaza stratul intermediar. Stratul interior cu
densitate mai mare consta din calus endosteal, mai subtire.

in portiunea metafizard distald, in afara zone de osteotomie, dupd 4
saptdmani apare un strat peri-implant de densitate mare. El devine distinct dupa
saptamana a 26-a.

Dupa saptamana 60, calusul periosteal este gros si bine mineralizat.

Densitometrie osoasa

Densitdtile osoase totald (BMD) si corticald (CtBMD) nu prezintda variatii
majore intre grupul NiTi si cel StSt.

Au fost observate variatii distincte intre diferitele parti ale femurului.
Densitatea minerald a fost net mai redusd in regiunile de osteotomie fata de
portiunile vecine acesteia.

Portiunea proximald a femurului nu prezinta diferente fatd de femurul
neoperat al aceluiasi subiect. CtBMD a zonei supuse osteotomiei a prezentat o
crestere usoard de la sdptdmana 26 pana la saptamana 60.

6.9.3 Tehnici experimentale in vitro

Proliferarea celulara in vitro

Réspunsul fibroblastilor si al osteoblastelor umani poate fi evaluat si in vitro,
folosind culturi celulare intr-un mediu ce simuleaza conditiile fiziologice. Ratele
proliferarii fibroblastilor si osteoblastelor in culturile celulare se coreleaza intre ele.

Tot in vitro pot fi evaluate si efectele toxice ale diferitelor metale, chiar dacd
studiile pe culturi celulare nu reproduc suficient de fidel raspunsul si conditiile de
mediu existente /in vivo.
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Volumele mediilor de cultura si ale celulelor utilizate sunt destul de mici in
comparatie cu volumul si suprafata discurilor metalice folosite in teste. Din acest
motiv, efectele coroziunii asupra celulelor sunt mai mari decat in vivo. In plus,
lipseste clearence-ul normal al fluidelor din tesuturi si culturile celulare sunt izolate
de caile fiziologice de detoxifiere prezente in corp. Prin urmare, culturile celulare pot
sau ca o modalitate de observare directa a celulelor.

La concentratii mari, Ni are efecte toxice in culturi celulare si tesuturi. Principala
problema care se ridica este daca Ni dizolvat din NiTi atinge o concentratie tisulara
suficient de mare pentru a afecta proliferarea celulard si dacd solubilitatea este
comparabila cu cea a altor aliaje cu continut de Ni, cum ar fi otelul inoxidabil.

Pentru a determina in vitro citotoxicitatea NiTi ca material ortopedic, in
culturi se folosesc atat celule mezenchimale (deoarece ele sunt celulele prezente la
locul implantului) cat si osteoblastele [164].

Un element interesant ar consta in faptul ca@ in prezenta materialelor testate
comportamentul fibroblastilor si al osteoblastelor a fost similar.,

Fibroblasgtii par a fi mai sensibili decat osteoblastii atat la efectele de
inhibare a cresterii, induse de materialele compozite sau de parafina alba moale, cat
si la cele de stimulare a cresterii, induse de Ti.

Proliferarea osteoblastelor nu a fost mai abundenta in cazul Ti decat in cazul
NiTi, otelului inoxidabil sau al materialului de control.

In cazul Ti s-a observat o stimulare a proliferarii fibroblastilor, care nu este
intotdeauna un factor pozitiv. Ei contribuie la aparitia membranei fibroase, care se
poate comporta ca o conductd pentru transportul resturilor polimerice produse de
suprafata articulatiei sau a protezei.

Celulele adera destul de strans la suprafata discurilor de NiTi, ceea ce
constituie de asemenea semnul unei biocompatibilitdti bune.

O reactie net diferita se poate observa in cazul materialului compozit si al
parafinei moi. Efectul toxic al parafinei albe, observat in culturile celulare, a fost
chiar surprinzator.

6.10. Studiu de caz
Fractura de mandibula in os patologic

Pacient in varsta de 53 de ani care s-a prezentat in Clinica de Chirurgie
Orala si Maxilo-Faciala Timisoara cu traumatism maxilo-facial prin heteroagresiune.

Exooral s-a observat asimetria faciala datda de tumefactia regiunii
geniosubmandibulare drepte, in dreptul comisurii orale. Palparea a evidentiat
discontinuitatea sub forma de treapta la nivelul marginii bazilare a mandibulei si
mobilitatea patologica a fragmentelor osoase mandibulare.

In regiunea premolara dreapta, s-a observat bombarea atat a versantului
vestibular cat si a celui lingual al crestei alveolare, de consistenta dura, osoasa.

Radiografiile in incidentele: mandibula ansamblu si hemimandibula defilata
dreapta au evidentiat prezenta unei radiotransparente mandibulare in regiunea
premolard dreaptd, de aspect rotund, bine delimitat, avand diametrul aproape egal
cu grosimea verticald a ramului orizontal mandibular (figura 6.9). Suprapusa peste
aceastd radiotransparentad a fost evidentd prezenta unei linii de fractura cu traiect
vertical.
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Fig. 6.9 Radiografie hemimandibula defilata stdnga preoperatorie

Pe baza examenului clinic si a investigatiilor paraclinice s-a stabilit
diagnosticul de fractura ram orizontal mandibular drept in os patologic, produsa pe
fondul unei tumori chistice mandibulare.

Interventia chirurgicald a constat in enucleerea tumorii chistice mandibulare,
reconstructia defectului osos restant cu grefa osoasa autologa recoltata din creasta
iliaca (figura 6.10 si 6.11) si in final reducerea si imobilizarea fracturii cu pldcute si
uruburi de osteosinteza (fi ura 6.12).
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Fig. 6:1i infroducerea fragmentului osos din creasta iliaca si consolidarea lui

g
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162 Aspecte clinice si paraclinice - VI

Fig. 6.12 Placute de osteosinteza

in figura 6.13 se prezintd aspectul postoperator pe radiografie in incidenta
hemimandibula defilata dreapta.

38 b

Fig. 6.13. Radiografie hemimandibula deﬁlatéSténgé postoperatorie

6.11. Implante Ti anodizate
in figurile 6.14 - 6.17 sunt prezentate cateva implante chirurgicale realizate in

cadrul laboratorului LOPIFO, care au fost supuse procesului de anodizare, la diverse
valori ale tensiunii. In toate cazurile ca electrolit a fost folositd o solutie de H,SO4

1M [36], [180].

Fig. 6.14 Implant Ti anodizat la 40 V
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Fig. 6.17 Implant Ti anodizat la 120 V

Anodizarea implantelor chirurgicale le oferd o stabilitate chimicd ameliorata,
o integrare tisulara mai bund si un raspuns mai bun din partea pacientului.
Posibilitatea de a realiza anodizari la valori diferite ale tensiunii, carora le corespund
anumite tipuri de suprafete, permite o functionalizare a implantelor, adaptata
destinatiei acestora.

Pe ultimul loc, dar nu complet lipsit de importanta, ar fi faptul ca realizarea
unor suprafete colorate diferit ar permite chirurgului o identificare mai usoara si
rapidd a componentelor unei truse de implante chirurgicale, fard a mai fi necesara
masurarea dimensiunilor acestora intraoperator.

Pentru rezolvarea chirurgicald a acestui caz au fost utilizate placute si
suruburi de osteosintezd provenite din trusa de implante chirurgicale realizata in
laboratorul LOPIFQ. Tehnica chirurgicala implicd utilizarea unei autogrefe, cu un
fragment osos provenit din creasta iliacd. Acesta are drept scop umplerea defectului
0so0s si uniunea dintre cele doud fragmente mandibulare. Osteosinteza nu s-ar fi
putut realiza farad ajutorul placutei de fixare, al cdrei scop este acela de a consolida
mecanic regiunea pana la integrarea grefei si refacerea discontinuitatii osoase.

6.12. Concluzii

Biocompatibilitatea implantelor este corelatd cu o multitudine de reactii
complexe ce depind atat de pacient cat si de compozitia chimica, respectiv caliatea
suprafetei implantului.

Problemele legate de compozitia chimica a implantelor au fost partial rezolvate
prin elaborarea unor aliaje cu continut redus de Ni. O solutie de exceptie a constat
in introducerea Titanului ca material de electie pentru aplicatii chirurgicale.
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Proprietatile fizice si mecanice deosebite, dublate de o stabilitate chimica
remarcabild, stau la baza utilizarii lui pe scara tot mai larga.

Cu toate acestea, incepand cu actul chirurgical de implantare, care
reprezintd in sine o trauma, prezenta unui obiect strain in organism declanseaza o
serie de reactii locale si sitemice ale gazdei. Studiul lor amanuntit poate deschide
perspective spre reducerea efectelor nefavorabile sau secundare ale implantarii.

Functionalizarea suprefetelor din Titan, prin metodele descrise mai sus, fsi
gaseste pe deplin justificarea clinica, fapt sustinut prin studiul de caz prezentat in
acest capitol. Chiar folosind o autogrefa de tesut osos, defectul osos major nu ar fi
putut fi rezolvat fara ajutorul placutelor de osteosinteza din trusa prezentats.
Utilizarea acestora a permis consolidarea mecanicd a zonei si mentinerea unui
contact direct intre osul mandibular si cel al grefei. In final rezultatul a fost foarte
bun, asigurand o refacere anatomica si functionala.
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CAPITOLUL VII
CONTRIBUTII ORIGINALE
SI PERSPECTIVELE CERCETARII

Chiar daca de-a lungul timpului Titanul s-a divedit un material de electie
pentru aplicatiile medicale, indiferent de natura lor, diversificarea acestora impune o
functionalizare a suprafetelor si specializarea lor in conformitate cu scopul urmarit.
O suprafata neprelucratda nu mai satisface exigentele specialistilor. La ora actuald
existd un numar mare de metode prin care se poate realiza acest deziderat. Dintre
acestea, unele prezintd o complexitatea prea mare pentru a putea fi incluse in
practica curenta. Altele, mai simple, dar aproape la fel de eficiente, se preteazi la o
aplicare pe scara semi-industriala. Aici s-ar putea include metodele chimice si
electrochimice de functionalizare a suprafetelor, cele mai importante contributii ale
autorului axandu-se pe aceste aspecte.

Contributiile autorului s-au materializat pe capitole astfel:

in Capitolul I - Proprietdtile si comportarea mecanicd a materialelor
metalice biocompatibile pe bazd de Titan s-a realizat un studiu bibliografic
asupra proprietatilor Titanului si ale unor aliaje ale sale (Ti6Al4V, Nitinol, Ti6AI7Nb).
Au fost avute in vedere proprietadtile chimice, fizice, mecanice, legate direct de
biocompatibilitatea acestora. O contributie originald a constat in studiul comportarii
implantelor chirurgicale la solicitari ciclice similare celor care apar in organism, post
implantare. In acest scop s-au utilizat placute provenite din trusa de implante
chirurgicale realizatad in laboratorul LOPIFO. Efectele lor au fost studiate urmarind
doua aspecte: rezistenta la rupere si viteza de coroziune. Concluzia rezultatd este ca
solicitarile ciclice nu influenteazd comportamentul la rupere, in schimb actioneaz3
nefavorabil asupra vitezei de coroziune. Pentru o acuratete cat mai mare a
rezultatelor, determinarea comportamentului la coroziune s-a facut strict pe zona
afectata de solicitdrile ciclice, izolarea acesteia de restul suprafetei implantului fiind
realizatd pe baza unei tehnici originale, realizate de autor, constand in acoperirea
unei portiuni cu un strat de lac pe baza de celulozad, care a fost indepartat ulterior.

Cresterea numarului de cicluri la care a fost solicitat implantul duce la
cresterea vitezei de coroziune. Utilizarea unor metode combinate, constand in
solicitari mecanice variate urmate de determinarea comportamentului la coroziune -
un element important in ceea ce priveste biocompatibilitatea implantelor - deschide
calea spre o metoda de anticipare a comportamentului implantelor, in functie de
solicitdrile mecanice la care sunt supuse post implantare. Metoda poate fi extinsa si
la alte tipuri de implante, respectiv solicitdrile ciclice gi rezultatele obtinute pot fi o
modalitate de control in proiectarea unor implante noi.
Capitolul II - Interfata metal - mediu biologic trateaza complexitatea
fenomenelor care au loc la acest nivel. Chiar daca grosimea acestei interfete este
extrem de redus3, de ordinul a 3-5 nm, la nivelul ei se desfasoara procese fizice si
chimice deosebit de complexe. Acestd interfatd reactioneaza in prima etapa cu apa
din mediul inconjurdtor implantului, ceea ce duce la aparitia unor centri activi de tnp
oxidic sau hidroxidic. Reactivitatea lor crescuta le permite sa reactioneze in
continuare atat cu compusii anorganici prezengl in mediul inconjurator, cat si cu cei
organici, declangand o serie de reactii chimice in cascada. O importanta deosebita o
are interactiunea interfetei cu proteinele. Acestea se ataseaza de interfata activatd
atat direct, cat si in urma unor modificdri conformationale ce poate atrage dupa sine
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si modificari functionale. Cunoasterea acestor aspecte este deosebit de importants,
deoarece tipul de proteine care se absorb pe suprafata implantului, mecanismele
care guverneaza aceasta absorbtie, precum si raportul dintre albumina/fibrinogenul
absorbite pe suprafata determina comportamentul ulterior. Aderenta celulelor, o
etapa foarte importantd a integrarii tisulare a implantelor, este si ea determinata de
proprietatile interfetei. Prin urmare toate eforturile de optimizare a acesteia isi
gasesc o justificare clinica.

Chiar daca acest capitol are un continut prepoderent teoretic, concluziile
trase au stat la baza elabordrii metodelor utilizate in capitolele urmatoare.

In Capitolul III - Coroziunea Titanului, in vitro si in vivo - dupa o
trecere in revista a principalelor aspecte teoretice legate de coroziune la modul
general si a mecanismelor electrochimice care stau la baza acesteia, a fost studiat
comportamentul Titanului in diverse medii si influenta pe care mediul o are asupra
vitezei de coroziune. Practic, determinarile s-au efectuat cu ajutorul potentiostatului
galvanostat VoltaLab 21. Metoda de lucru pentru determinarea comportamentului la
coroziune a fost elaborata de autor, in procedura specifica de lucru PSL -01.

O contributie personalda a constat in observatia ca prezenta albuminei in
mediu coroziv duce la cresterea vitezei de coroziune. Prin urmare, pentru o
evaluare mai corecta a comportamentului la coroziune se recomanda si introducerea
unei cantitati de albumina variind intre 2-4 g/l atunci cdnd se doreste simularea
plasmei sau a lichidului interstitial si de 40 g/l pentru simularea lichidului sinovial.

O alta contributie a constat in studiul comportamentului la coroziune al
Titanului, comparativ cu alte metale utilizate pentru confectionarea implantelor
chirurgicale. Fata de aliajele studiate, Titanul a dovedit o superioritate neta. Ultimul
aspect abordat in acest capitol a fost studiul influentei pe care diferite metode de
prelucrare o au asupra vitezei de coroziune. Concluzia rezultatd este ca muite
metode de prelucrare, cum ar fi debitarea cu ajutorul unei instalatii laser sau de
electroeroziune, sudura, laminarea, etc., pot avea o influenta nefavorabila asupra
vitezei de coroziune, necesitdnd o pasivare ulterioara a suprafetei.

Capitolul IV - Pregitirea suprafetelor implantelor trece in revistd toate
operatiile care au loc dupa realizarea implantelor. In prima etapa, slefuirea
suprafetelor, materialele si metodele folosite in acest scop. Etapa a doua, lustruirea,
include descrierea metodelor mecanice, chimice si electrochimice de lustruire, cu
accent pe ultimele doud. O contributie personala a constat in elaborarea unor retete
de lustruire chimica a suprafetelor de Titan, adaptate atat caracteristicilor
suprafetelor, cat si gradului de complexitate geometrica a implantului lustruit. Prin
utilizarea lustruirii chimice a implantelor din Titan, timpul necesar finisdrii acestora a
fost redus considerabil. Dacid prin metoda clasica, de lustruire manuald, timpul
mediu necesar lustruirii unui implant putea sa depaseasca 45 minute, prin metoda
chimicda pot fi lustruite simultan, in 3-5 minute, 10-15 implante, in functie de
dimensiunile lor. Pe 13nga o calitate superioard a suprafetelor rezultate, lustruirea
chimica asigura partial si pasivarea lor, datorita HNO; inclus in reteta de lucru.
Eficienta acestor metode a fost demonstrata cu ajutorul metodelor electrochimice,
scotandu-se in evidenta o scadere a vitezei de coroziune.

Un alt aspect important tratat in acest capitol a fost acela al functionalizarii
suprafetelor din Titan prin metode electrochimice: oxidare anodica, oxidare in
microarc, depunere anodicd in arc. Instalatia utilizatd in acest scop a fost conceputd
si realizata de autor. Ea este destinatd sa functioneze in conditii extreme, putadnd
asigura o tensiune variabild in intervaiul 0-350 V si un curent maxim de 10 A, curent
continuu. Studiul s-a realizat pentru anodizari la 40 V, 60 V, 80 V, 100 V, 120 V,
140V, 160 V. 200 V, 250 V, 300 V. Eficienta anodizarii s-a urmarit avand in vedere
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grosimea stratului rezultat, viteza de coroziune, rugozitatea suprafetei si aderenta
celulara. Concluzia rezultatd in urma coroborarii rezultatelor este aceea ca
rezultatele procesul de anodizare sunt optime pentru tensiuni situate in jurul valorii
de 150 V.

Depunerea de hidroxiapatitd este si ea o metoda foarte eficientd de
functionalizare a suprafetelor. Din pacate, solubilitatea sarurilor de Ca utilizate
pentru acest poces este un impediment major in realizarea unor concentratii mai
mari de hidroxiapatitd pe suprafata implantelor din Titan. Contributia personala a
constat intr-o pregatire prealabild a suprafetei, care sé duca la o fixare a calciului pe
suprafatd prealabild procesului de ASD. Cresterea concentratiei Calciului in electrolit
a fost realizata cu ajutorul EDTA disodic. Aplicdnd aceastd solutie originala, a
rezultat o crestere a concentratiei hidroxiapatitei pe suprafata placutelor din Titan,
demonstrata cu ajutorul XRD.

Capitolul V - Utilizarea celulelor stem pentru cresterea gradului de
biocompatibilitate cuprinde o descriere a celulelor stem, o clasificare a acestora si
o trecere in revista a aplicatiilor medicale. Accentul a fost pus pe utilizarea celulelor
stem pentru integrarea tisulara a implantelor din Titan. O conditie esen;ialé este
aceea de a realiza o suprafata functionalizatd pe care celulele stem sa adere
suficient de bine. In acest scop au fost utilizate suprafetele realizate prin anodizare,
conform metodei descrise mai sus. In urma acestor determindri s-a ajuns la
concluzia ca cea mai bund aderenta o prezinta suprafetele anodizate la 150 V. Acest
rezultat deschide calea unor noi cercetari privind functionalizarea suprafetelor din
Titan. Suprafetele anodizate se preteaza si la prelucrari ulterioare, cum ar fi
depunerea de hidroxiapatitd, silanizare sau grefarea de polimeri bioorganici sau
biodegradabili.

in Capitolul VI — Aspecte clinice si paraclinice sunt trecute in revnsta
atat reactiile tisulare cat si cele sistemice la interactiunea cu implantele metalice. in
ultima parte este prezentat un studiu de caz reprezentand o situatie clinicd
rezolvat3 chirurgical cu ajutorul unor implante confectionate in laboratorul LOPIFO si
ale cdror suprafete au fost prelucrate prin metodele descrise mai sus. Pacientul a
fost urmérit pre, intra si post operator. Succesul interventiei chirurgicale si faptul ca
postoperator pacientului i s-a asigurat o calitate a vietii corespunzatoare,
demonstreazi clinic faptul cd metodele sunt eficiente si isi gasesc justificare.
Rezultatele obtinute deschid noi perspective privind anodizarea colorata a
componentelor trusei de implante, cu scopul functionalizarii supratetei, dar si a
identificdrii lor mai usoare. De asemenea, mai pot fi functionalizate si suruburile,
prin depunere electrochimicd de hidroxiapatita sau derivati organo-silicici.
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