
STUDIUL BIOCOMPATIBILITAŢII 
IMPLANTELOR 

CHIRURGICALE DIN ALIAJE 
DE TITAN ÎN ORGANISMUL UMAN 

Teza destinată obţinerii 
titlului ştiinţific de doctor inginer 

la 
Universitatea „Politehnica" din Timişoara 

în domeniul INGINERIE MECANICĂ 
de către 

Ing. VOICU ADRIAN 

Conducător Ştiinţific prof.dr.ing. DOINA DRĂGULESCU 

prof.dr.ing. VIOREL-AUREL ŞERBAN 
Referenţi prof.dr. med. GEORGETA MIHALAS 

prof.dr. ing. lOAN VIDA - SIMITI 
prof.dr. ing. MIRELATOTH TAŞCĂU 

Ziua susţinerii tezei: 10.11.2007 

BUPT



Seriile Teze de doctorat ale UPT sunt: 

1. Automatică 7. Inginerie Electronică şi Telecomunicaţii 
2. Chimie 8. Inginerie Industrială 
3. Energetică 9. Inginerie Mecanică 
4. Ingineria Chimică 10. Ştiinţa Calculatoarelor 
5. Inginerie Civilă 11. Ştiinţa şi Ingineria Materialelor 
6. Inginerie Electrică 

Universitatea „Politehnica" din Timişoara a iniţiat seriile de mai sus în scopul 
diseminării expertizei, cunoştinţelor şi rezultatelor cercetărilor întreprinse în cadrul 
şcolii doctorale a universităţii. Seriile conţin, potrivit H.B.Ex.S Nr. 14 / 14.07.2006, 
tezele de doctorat susţinute în universitate începând cu 1 octombrie 2006. 

Copyright © Editura Politehnica - Timişoara, 2007 

Această publicaţie este supusă prevederilor legii dreptului de autor. Multiplicarea 
acestei publicaţii, în mod integral sau în parte, traducerea, tipărirea, reutilizarea 
ilustraţiilor, expunerea, radiodifuzarea, reproducerea pe microfilme sau în orice altă 
formă este permisă numai cu respectarea prevederilor Legii române a dreptului de 
autor în vigoare şi permisiunea pentru utilizare obţinută în scris din partea 
Universităţii „Politehnica" din Timişoara. Toate încălcările acestor drepturi vor fi 
penalizate potrivit Legii române a drepturilor de autor. 

România, 300159 Timişoara, Bd. Republicii 9, 
tel. 0256 403823, fax. 0256 403221 

e-mail: editura@edipol.upt.ro 

BUPT

mailto:editura@edipol.upt.ro


CUVÂNT înainte 

Teza de doctorat a fost elaborată pe parcursul activităţii mele în cadrul 
Catedrei de Mecanică şi vibraţii a Universităţii Politehnica din Timişoara. 

Lucrarea intitulată Studiul biocompatibilităţii implantelor chirurgicale din 
aliaje de titan în organismul uman conţine o parte descriptivă referitoare la aspecte 
generale privind proprietăţile mecanice, fizice, chimice şi in special electrochimice 
(referitoare in special la comportamentul la coroziune) precum şi o parte referitoare 
la aspectele medicale ele problematicii biocompatibilităţii implantelor metalice. 

Practic, ea reprezintă o continuare a realizărilor colectivului CMPICSU, unde 
a fost concepută, proiectata şi realizată Trusa de împlânte Chirurgicale. Partea 
aplicativă a lucrării s-a axat pe studiul comportamentului implantelor din Titan, în 
special din punct de vedere al comportamentului la coroziune şi pe pregătirea şi 
funcţionalizarea suprafeţelor din Titan în vederea creşterii biocompatibilităţii 
acestora. 

Aduc pe această cale mulţumiri deosebite regretatei doamnei prof. dr. ing. 
Doina DRĂGULESCU, membru corespondent al Academiei de Ştiinţe Tehnice din 
România şi domnului prof. dr. ing. Viorel Şerban, pentru îndrumările pe care mi le-
au acordat pe parcursul stagiului, precum şi pentru sugestiile valoroase care m-au 
ajutat sa conturez teza în forma actuală. 

Pentru studierea atentă a conţinutului tezei şi pentru observaţiile 
constructive asupra ei, îmi exprim gratitudinea şi aduc mulţumiri pe această cale 
referenţilor ştiinţifici oficiali. 
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Lucrarea prezintă studii teoretice şi experimentale ale 
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INTRODUCERE 

Scopul general al acestei teze este acela de a studia biocompatibilitatea 
implantelor chirurgicale pe baza de Titan şi de a evolua modul în care diversele 
modalităţi de tratare şi/sau prelucrare a suprafeţelor (din punct de vedere mecanic, 
fizico-chimic, chimic şi electrochimic) influenţează asupra acesteia.Practic sunt 
urmărite etapele prin care trec implantele chirurgicale, după realizarea fizică prin 
tehnologii adecvate şi plasarea lor în organism, continuând astfel eforturile celor 
care s-au ocupat cu proiectarea şi realizarea lor efectivă. 

Implantele se realizează în cadrul laboratorului LOPIFO. Tehnologia de 
fabricare se bazează pe procedee neconvenţionale de tip EDM (Elecro Discharge 
Melting), completate cu procedee chimice şi electrochimice de finisare şi pasivare a 
suprafeţelor. Pentru găurire şi zencuire se folosesc scule speciale de perforat, cu pas 
constant. Se mai utilizează aşchierea cu scule de formă a suprafeţei de aşezare a 
capului şurubului. 

După etapele de şlefuire şi lustruire, urmează o serie de alte tratamente 
chimice: de pasivare, anodizare şi acoperire cu hidroxiapatită. Viteza de coroziune, 
un factor important în evaluarea comportamentul implantelor, este folosită ca un 
indicator al eficienţei celor mai multe dintre etapele de prelucrare enumerate mai 
sus. 

Punctul culminant şi dezideratul major al tuturor acestor prelucrări constă 
aplicabilitatea clinică, situaţie exemplificată prin un studiu de caz în care au fost 
folosite implante produse în cadrul laboratorului. Materialul pentru acest studiu a 
fost furnizat de Spitalul de Chirurgie Buco Maxilo Facială din Timişoara, unul dintre 
principalii beneficiari ai implantelor realizate în cadrul colectivului din care face parte 
şi doctorandul. 

Teza este structurată pe capitole, după cum urmează: 
CAPITOLUL I - Proprietăţile şi comportarea mecanică a materialelor 

metalice biocompatibile pe baza de titan - tratează aspectele generale legate 
de Titan, pornind de la poziţia lui în Sistemul Periodic al Elementelor. După un scurt 
istoric al descoperirii acestuia, precum şi al elaborării proceselor tehnologice de 
obţinere industrială, sunt trecute în revistă principalele proprietăţi fizice şi mecanice 
ale Ti. în continuare sunt abordate aspecte legate de structura Ti, de modalităţile de 
cristalizare a acestuia, (faza a, faza p) cu descrierea particularităţilor şi 
comportamentului fiecărei faze, astfel încât să se justifice utilizarea sa pentru 
implantare. 

Un loc important în acest capitol îl ocupă aliajele Titanului, care sunt 
descrise atât din punct de vedere al compoziţiei chimice, cât şi al comportamentului 
lor, exemplificat cu ajutorul diagramelor de fază. Ti6All4V este unul dintre cele mai 
importante aliaje ale Ti, utilizat mai ales în practica stomatologică, în special datorită 
prelucrabilităţii mari şi modulului de elasticitate redus, ceea ce îl face compatibil atât 
cu osul, cât şi cu materialele ceramice. Din păcate Al conţinut în acesta pare a fi 
responsabil pentru evoluţia unei patologii neurotrope, cea mai semnificativă fiind 
boala AItzheimer. 

Un alt aliaj extrem de important, Nitinolul (un amestec echiatomic de Ni şi 
Ti) descoperit în 1960, prezintă de asemenea o importanţă deosebită. Datorită 
capacităţii sale de memorie a formei, el a fost considerat primul biomaterial 
funcţional. Următorul aliaj, Ti6All7Nb, este deosebit datorită introducerii Niobiului, 
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8 Introducere 

ceea ce îi conferă proprietăţi mecanice mai bune şi o ameliorare a 
biocompatibilităţii. 

CAPITOLUL II - Interfaţa metal - mediu biologic - prezintă principalele 
fenomene fizice şi chimice care au loc la acest nivel. Problematica este abordată din 
două puncte de vedere: atât comportamentul fizico-chimic al metalului în mediul 
biologic sau simulări ale acestuia, cât şi reacţiile gazdei la acţiunea acestuia. 

O atenţie deosebită este acordată interfeţei implant metalic - mediu biologic. 
Chiar dacă grosimea acestei interfeţe nu depăşeşte 2-10 nm, particularităţile şi 
comportamentul ei sunt extrem de importante, deoarece induc reacţia ulterioară a 
gazdei la acţiunea implantului. 

Stratul de oxid ce se formează pe suprafaţa acestei interfeţe este deosebit 
de important. Grosimea, rugozitatea şi prezenţa unor sarcini electrice remanente, 
condiţionează tipul de proteine adsorbite pe suprafaţă, precum şi raportul lor. 
Principalele proteine plasmatice fiind albuminele şi fibrinogenul, ele sunt luate în 
calcul şi în această situaţie. Adsorbţia în primă fază a fibrinogenului are efect 
osteoinductiv, favorizând aderenţa osteocitelor direct de suprafaţa implantului, pe 
când adsorbţia albuminelor este osteointegrativă, favorizând integrarea implantului 
prin intermediul unei capsule de ţesut fibros. Prin urmare controlul acestor procese 
este deosebit de important, vizând comportamentul şi integrarea de durată a 
implantului chirurgical. 

CAPITOLUL III - Coroziunea implantelor metalice - abordează 
principalele aspecte teoretice şi practice legate de coroziune, axându-se în special 
pe fenomenele electrochimice care apar pe parcursul acesteia. Cea mai simplă 
metodă de studiu a proceselor de coroziune este cea electrochimică, motiv pentru 
care ea e fost luată în calcul în mod special. După o trecere în revistă a principalelor 
aspecte teoretice care stau la baza metodei, sunt prezentate aparatura şi modul de 
lucru utilizate în mod practic pentru efectuarea acestor determinări. Deoarece 
posibila toxicitate a unui implant metalic este dată de ionii metalici ce se eliberează 
de pe suprafaţa lui prin procese de coroziune, determinarea comportamentului la 
coroziune poate fi considerată o modalitate simplă şi eficientă de a evalua atât 
comportamentul unui implant, cât şi eficienţa proceselor intermediare de prelucrare 
şi stabilizare a suprafeţelor la care acesta a fost supus. 

CAPITOLUL IV - Pregătirea suprafeţelor implantelor - După cum a 
fost menţionat şi în capitolul II, această etapă are o importanţă deosebită. 
Obţinerea unei suprafeţe cu o rugozitate optimă, adaptată scopului implantului 
chirurgical, dar şi suficient de pasivă din punct de vedere al reactivităţii fizico-
chimice, necesită un şir de prelucrări mecanice, fizice şi chimice, prezentate pe larg 
în cadrul acestui capitol. 

Printre metodele de modificare a suprafeţei, realizate prioritar în cadrul 
tezei, se numără lustruirea chimică şi electrochimică, anodizarea, MAO (Micro Arc 
Oxidation), ASD (Anodic Spark Deposition) şi depunerea de hidroxiapatită pe 
suprafaţa Ti, prin metode electrochimice. 

CAPITOLUL V - Utilizarea celulelor stem pentru creşterea gradului de 
biocompati bi litate 

In acest capitol sunt prezentate câteva aspecte legate de celulele stem: 
descoperirea lor, rolul şi importanţa în aplicaţii medicale, precum şi perspective ale 
utilizării acestora. 

Celulele stem au deschis noi orizonturi în medicină, permiţând reconstrucţia 
de celule, ţesuturi şi chiar organe uzate, defecte sau pierdute în accidente. în cadrul 
tezei, se urmăreşte modificarea unei suprafeţe din titan astfel încât aceasta să 
permită aderenţa şi dezvoltarea pe suprafaţa ei a unor celule stem în prima etapă. 
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dar cu posibilitatea de a se diferenţia în ţesut osos sau cartilaginos, în funcţie de 
necesităţile terapeutice. Studiile generale de aderenţă celulară, in vivo sau in vitro, 
au demonstrat faptul că suprafeţele cu o rugozitate mare sau care prezintă o 
energie de suprafaţă ridicată se pretează cel mai bine pentru culturi celulare. 

CAPITOLUL VI - Aspecte clinice şi paraciinice are în vedere aspecte 
referitoare la toxicitatea implantelor chirurgicale metalice, precum şi reacţiile 
organismului la acţiunea lor. Sunt trecute în revistă reacţiile imediate şi cele 
întârziate la acţiunea implantelor şi tipurile de reacţii pentru fiecare tip de ţesut care 
intră în contact cu metalul (răspunsul celular, al ţesuturilor moi, perineural şi al 
ţesutului osos). în continuare sunt tratate câteva aspecte legate de răspunsul 
sistemic la acţiunea câtorva metale care prezintă un grad crescut de toxicitate şi 
câteva metode şi tehnici utilizate pentru evaluarea biocompatibilităţii, iar la final 
sunt prezentate câteva cazuri clinice în care au fost utilizate implante din Titan, 
confecţionate în cadrul laboratorului LOPIFO. 

Doresc să mulţumesc în mod deosebit doamnei prof.dr.ing. Doina 
DRĂGULESCU - membru corespondent al Academiei de Ştiinţe Tehnice din România 
- pentru îndrumarea, încrederea şi încurajarea pe care mi Ie-a acordat pe întreaga 
perioadă a programului meu de doctorat. îmi exprim recunoştiinţa pentru ajutorul 
acordat şi materialele puse la dispoziţie în calitate de director al centrului ce 
cercetare CMPICSU, precum şi satisfacţia de a fi condus în aceste cercetări de o 
personalitate în domeniul Biomecanicii. 

Mai aduc mulţumiri şi domnului prof. dr. ing. Viorel Aurel ŞERBAN pentru 
bunăvoinţa sa şi pentru faptul că a acceptat să mă îndrume, alături de doamna 
prof.dr.ing. Doina DRĂGULESCU. 

Doresc să mulţumesc doamnei prof.dr.ing. Mirela TOTH TAŞCĂU pentru 
sprijinul moral, sfaturile şi sugestiile deosebit de competente pe care a avut 
bunăvoinţa de a mi le acorda pe tot parcursul cercetărilor. 

De asemenea doresc să mulţumesc domnului conf.dr.ing. Mircea DREUCEAN 
pentru sprijinul şi îndrumările acordate la calculele statistice şi referitor la 
tehnologiile utilizate pentru confecţionarea implantelor. 

Mulţumesc de asemeni colectivului catedrei de SMTT din care face pari:e şi 
domnişoara drd.ing. Camelia DEMIAN, care m-au ajutat la realizarea analizelor 
metalografice a implantelor. 

Autorul îşi exprimă gratitudinea faţă de doamna conf. dr. Gabriela TANASIE 
din cadrul catedrei de Fiziologie şi Imunologie a UMF Victor Babeş Timişoara, care 
m-a ajutat în realizarea testelor in vitro, de aderenţă celulară şi la cultivarea 
culturilor celulare pe suprafaţa implantelor. 

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

Mai aduc mulţumiri şi domnului conf. dr. Gheorghe DRĂGĂNESCU, pentru 
ajutorul acordat şi sugestiile deosebit de utile. 

De asemenea autorul precizează că realizarea plăcuţelor şi a implantelor 
folosite pentru partea experimentală nu ar fi fost posibilă fără sprijinul domnilor 
Marinei COJOCAR şi domului inginer Lazăr SOVEJA. 

Nu în ultimul rând doresc să le mulţumesc tuturor colegilor din cadrul bazei 
de cercetare CMPICSU şi al Catedrei de Mecanică şi Vibraţii a Facultăţii de Mecanică 
din Universitatea Politehnica Timişoara pentru sprijinul, sugestiile şi materialul pus 
la dispoziţie pe parcursul activităţii de cercetare. 
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CAPITOLUL I 
PROPRIETĂŢILE ŞI COMPORTAREA MECANICĂ 

A MATERIALELOR BIOCOMPATIBILE 
PE BAZĂ DE TITAN 

1.1. Biocompatiblitatea 

Biocompatibilitatea unui material este determinată de doi factori principali: 
degradarea materialului în mediul intern şi reacţia gazdei, indusă de material. 

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

Pentru o mai bună înţelegere a fenomenelor legate de biocompatibilitate, se 
impune definirea unor termeni: 

Biocompatibilitatea a fost definită drept: 
„Capacitatea unui material de a induce un răspuns corespunzător al gazdei, 

în cazul unei aplicaţii specifice". 
Definiţia a fost acceptată de ISO (International Standards Organization), 

FDA (Food and Drug Administration of USA) şi ASTM (American Society for Testing 
and Materials) [115], [125] [158], [160]. 

Conform altei definiţii [126]: 
Biocompatibilitatea unui material reprezintă compatibilitatea unui sistem 

tehnic cu unul biologic, nu invers. 
Biocompatibilitatea faţă de sânge se referă la interacţiunea dintre 

suprafaţa implantului şi cele mai abundente proteine prezente în sânge: albuminele, 
globulinele şi fibrinogenul. Toxicitatea compuşilor rezultaţi în urma coroziunii poate 
fi mult amplificată prin legarea acestora de biomoleculele organismului [45], [113], 
[145] [168]. 

Biocompatibilitatea poate fi abordată atât din punct de vedere structural cât 
şi al suprafeţei. 

Un material biocompatibil (biomaterial) se defineşte în modul următor 
[54], [56], [85]: 

„Pnn material biocompatibil se înţelege orice material care interfaţează cu 
sistemele biologice, creat cu scopul de evaluare, tratare, îmbunătăţire sau înlocuire 
a unui ţesut, organ sau funcţie a organismului. " 

Ştiinţa biomaterialelor a fost definită oficial ca „studiul interacţiunilor 
dintre materialele vii şi cele non-vii": 

Conform altei definiţii, ea studiază proprietăţile fizice, chimice şi mecanice 
ale materialelor, precum şi răspunsul complex al gazdei la acţiunea acestora. 

Conform Legii 176/2000, prin implant se înţelege [137]: 
„Un dispozitiv medical construit din unul sau mai multe biomateriale care 

este plasat in mod intenţionat fie în interiorul corpului, fie acoperit total sau parţial 
de o suprafaţa epitelială. 

în cazul implantelor osoase, mai există şi alţi termeni specifici: 
Osteointegrarea: 
Formarea, în cazul unui implant funcţional, a unei interfeţe directe os-

material fără apariţia unui ţesut fibros, observabilă in limitele rezoluţiei microscopiei 
optice (0,5 fjm). 
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1.2 - Proprietăţi fizico-chimice şi mecanice ale Ti 11 

Definiţia se referă în special la performanţele clinice ale dispozitivului 
implantabil [1], [3], [67]. 

Un implant este considerat ca osteointegrat atunci când nu se observă nici o 
mişcare progresivă relativă între implant şi osul cu care acesta intră în contact 
direct. Practic, osteointegrarea este un mecanism de ancorare prin care 
componentele non-biologice pot fi incorporate în mod ferm şi predictibil în ţesutul 
osos viu şi această ancorare poate persista în condiţii normale de încărcare. 

Osteoconducţia 
Capacitatea de a ghida formarea osului nou pe suprafaţa materialului, !n 

interiorul unui mediu osos. 
Fenomenul este prezent în spedal în cazul implantelor din titan, datorită capacităţii 

acestuia de a stimula aderenţa şi proliferarea osteoblastelor pe suprafaţa lui [108]. 

Osteoinducţia 
Capacitatea de a induce formarea de os nou In ţesuturile neosoase. 
Traumatismele, patologiile osoase diverse şi malformaţiile congenitale 

produc defecte osoase cu lipsă de substanţă ce reprezintă o adevărată provocare 
pentru chirurgul ortoped. Pentru repararea acestora, atât oseoinducţia cât şi 
osteoconducţia prezintă o importanţă deosebită [83], [109]. 

1.2. Proprietăţi fizico-chimice şi mecanice ale Ti 

Titanul a fost izolat şi denumit în 1791 de către Wiiliam Gregor. Este un 
element destul de răspândit în scoarţa terestră, unde poate fi găsit mai ales sub 
formă de rutil (TiOz) sau ilmenit (FeTiOs) [8], [69], [113]. 

Datorită afinităţii mari pe care o are faţă de elementele nemetalice, el este 
destul de greu de extras din minereuri. Utilizarea lui pe scară mai largă datează 
doar de aproximativ 50 ani, când dr. Wiiheim Kroll a pus bazele producerii 
industriale a Ti, după un procedeu care îi poartă numele: 

TiOz + 2CI2 + C - > TiCU + CO2 
TiCU + 2Mg - > Ti + ZMgCb 

[1.1] 
[1.2] 

Este un element metalic de culoare gri-argintie. Ocupă poziţia 22 în Sistemul 
Periodic al Elementelor, fiind situat în grupa a IV-a secundară. Principala stare de 
oxidare este 4+, dar se cunosc şi compuşi în care Ti are şi valenţele de 3+ sau 2+, 
aceştia fiind mai puţin stabili (figura 1.1). 

DENSITATE > 4 54 

NUMARATOMC > 22 
SIMBOL > Ti 
MAS^TOMCĂ > 47 90 
VALENŢĂ > 2.3 

4 

TITANIUM 
1668 

2 
10 
8 
2 

3260 

< PUNCT TOPIRE 

^ CONRGURA-nE 
aBJTRONCÂ 

PUNCT 

Fig. 1.1 Titanul şi locul său în Sistemul Periodic al Elementelor 

BUPT



12 Proprietăţile şi comportarea mecanica a materialelor - I 

Se comercializează sub formă de titan CP (chimic pur) în următoarele tipuri: 

r ip Nmbx FeMax OMax CM» Hnax 

ASTM grade I 0,03 0,20 0,18 0,10 0,015 
ASTM grade II 0,03 0,30 0,25 0,10 0,015 
ASTM grade III 0,05 0,30 0,35 0,10 0,015 
ASTM grade IV 0,05 0,50 0,40 0,10 0,015 

[107]: 
Cele mai importante proprietăţi ale titanului sunt sintetizate în tabelul 1.2 

Tabel 1.2 ProprietăUle Ti 
PROPRIETĂŢI VALORI 

Greutate atomică 47,90 
Densitate 4,51 g/cm3 (~60% faţă de oţel) 
Punct de topire 1941 K, 1668°C, 3034°F 
Punct de fierbere 3560 K, 3260°e, 5948°F 
Rezistivitate (20°C) 56 micro ohmi / cm 
Efortul de curgere minim 480 MPa 
Rezistenţa minimă de rupere la tracţiune 550 MPa 
Modulul de elasticitate longitudinal 102,7 GPa 
Coeficientul Poisson 0,34 
Duritatea 265 (Brinell), 300 Knoop 
Coeficientul de dilatare termică 8,64 X 10-6/°C 
Punctul de topire 1668±10°C 
Căldura specifică (25°C) 0,518 J/kg K 

Din punct de vedere al rezistenţei mecanice, Ti prezintă un raport 
greutate/rezistenţă mecanică extrem de favorabil faţă de majoritatea metalelor, 
ceea ce îl face impori:ant pentru diverse aplicaţii, de la industria petrochimică până 
la implantele chirurgicale. 

Densitatea aliajelor bazate pe Ti variază între 4,43 g/cm^ şi 4,85 g/cm^ 
Tensiunea de rupere variază între 172 MPa pentru Ti CP Grad 1 până la aproximativ 
1380 MPa pentru aliaje p tratate termic. 

1.3. Aliaje ale titanului. Elemente de aliere şi influenţele lor 

Elementele de aliere se împart în două categorii în funcţie de efectul lor 
asupra stabilităţii fazei aşi ^[68], [102], [96], [176]. 

Al, O, N şi Ga sunt stabilizatori a, iar Mo, V, W, şi Ta sunt stabilizatori p. Mo şi V 
au o influenţă mare asupra stabilităţii fazei p şi sunt elemente de aliere obişnuite. 
Cu, Sn şi Si sunt elemente de aliere neutre. 

Titanul poate exista în două forme cristaline : 
forma a - cu o structură hexagonală strâns împachetată 
forma p - structură cristalină cubic centrată intern 
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1.3 - Aliaje ale titanului. Elemente de aliere şi influenţele lor 13 

în cazul Titanului nealiat, faza a este stabilă la temperaturi ce depăşesc 
880° C, peste care trece în faza p. Faza (3 este stabilă în intervalul cuprins între 880° 
C şi punctul de topire. 

Titanul nealiat prezintă o rezistenţă mecanică şi la uzură mică. Cu scopul de 
a-i ameliora proprietăţile mecanice, el poate fi aliat cu diferite elemente chimice. 

Există următoarele tipuri structurale de aliaje ale Ti: 
Aliajele a nu pot fi tratate termic, dar pot fi sudate cu uşurinţă. Au o 

rezistenţă medie, ductibilitate acceptabilă, rezilienţă şi posedă proprietăţi mecanice 
excelente la temperaturi criogenice. 

Aliajele a - p pot fi tratate termic şi sudate. Rezistenţa lor este medie spre 
înaltă. Pot fi formate termic, dar limita lor de fluaj la temperaturi înalte nu este la fel 
de bună ca cea a celor mai multe aliaje o. 

Aliajele (3 pot fi tratate termic cu uşurinţă, sudate şi prezintă o rezistenţă 
bună la fluaj la temperaturi intermediare. Aliajele (5 prezintă în general o 
maleabilitate deosebită. 

Titanul pur suferă o tranziţie de la o structură cristalografică hexagonală 
strâns împachetată (faza o) la o structură cubică centrată intern (faza P), la o 
temperatură de 883°C şi rămâne în această formă până la punctul de topire 
(1672°C) [102]. 

Pe măsură ce titanului pur i se adaugă elemente de aliere, are loc o 
modificare a temperaturii la care are loc transformarea de fază. Elementele de aliere 
adăugate Ti, exceptând cositorul şi zirconiul, tind să stabilizeze atât faza o cât şi pe 
cea p. Elemente ca Al, Ga şi Sn, numite stabilizatori o, stabilizează faza o la 
temperaturi mai ridicate, iar V, Nb, Ta şi Mo, numite stabilizatori p, stabilizează faza 
P la temperaturi mai scăzute. 

Modulul de elasticitate al aliajelor Ti are valori de aproximativ 50% din cel al 
oţelului. Acest lucru se traduce printr-o flexibilitate deosebită, ce stă la baza utilizării 
Ti pentru confecţionarea dispozitivelor de fixare stomatologice şi a altor dispozitive 
medicale implantabile. 

Coeficientul de dilatare al Ti este mult mai redus decât cel al aliajelor 
feroase. Din acest punct de vedere Titanul este mult mai compatibil cu materialele 
pe bază de ceramică sau sticlă decât majoritatea celorialte metale. 

în anii 1950, aliajele de Ti erau considerate capabile să răspundă nevoii de 
materiale cu o rezistenţă specifică bună, fluaj redus, temperatură de topire ridicată 
şi rezistenţă la coroziune. Aplicaţiile de bază au fost iniţial în domeniul aeronauticii. 
Utilizarea lor pentru aplicaţii medicale a fost luată în calcul începând din anii 1960 
[43], [113]. 

1.3.1. Ti6AI4V 

TiAI6V4 este unul dintre cele mai frecvent utilizate aliaje a-p ale Ti, datorită 
modulului său de elasticitate redus, apropiat de cel al osului (50-60% din cel al 
aliajelor Co-Cr) şi prelucrabilităţii sale ridicate la temperatura camerei [59], [60]. 
Ti6AI\/ rivalizează cu oţelul inoxidabil şi aliaje de CoCrMo în ceea ce priveşte 
confecţionarea de implante chirurgicale. 

Vanadiul este un stabilizator al fazei p în soluţii solide. 
Aluminiul este un o stabilizator tipic. După cum se vede în diagrama de fază 

Ti-AI din figura 1.2, adăugarea de 6% aluminiu are drept rezultat creşterea 
temperaturii până la care faza o este stabilă. Această fază este preferată datorită 
rezistenţei şi durităţii bune, precum şi rezistenţei la contaminarea cu oxigen la 
temperaturile ridicate de formare la care este expus implantul [102]. 
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14 Proprietăţile şi comportarea mecanică a materialelor - I 

în profida utilizării lui pe scară largă, studiile recente au demonstrat că 
eliberarea din aliaj a ionilor de aluminiu şi a celor de vanadiu poate cauza în timp 
neuropatia periferică, osteomalacia şi boala Alzheimer [52], [177]. 
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Fig. 1.2 Diagrama de fază titan - aluminiu (după Hansen ) 

Adăugarea unei mici cantităţi de aluminiu are ca efect creşterea cantităţii de 
fază o la o temperatură dată (figura 1.3). 
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Fig. 1.4 Diagrama de fază titan - vanadiu (Hansen) 
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16 Proprietăţile şi comportarea mecanică a materialelor - I 

Vanadiul are ca efect stabilizarea fazei p. Adăugarea de 4% vanadiu reduce 
temperatura de tranziţie o-p cu aproape 200°C, după cum se observă în diagrama 
din figura 1.4. 

Faza P permite o turnare mai uşoară la temperaturi mai mici, dar în acelaşi 
timp este mai predispusă la contaminarea atmosferică. 

Faza o este mult mai rezistentă la contaminarea cu oxigen şi are o 
rezistenţă mecanică mai bună [153], [179]. 

Elementele chimice Zirconiu şi Hafniu au o solubilitate foarte bună atât în 
faza o, cât şi în faza p a Ti. Ele nu promovează stabilitatea de fază, dar întârzie 
ratele de transformare şi sunt folosite ca agenţi de creştere a durităţii. Oxigenul, 
azotul şi carbonul sunt stabilizatori o, ce cresc temperatura de transformare. 

Hidrogenul este p stabilizator şi reduce temperatura de transformare. 
Niobiul este p izomorf şi nu formează compuşi intermetalici cu Ti. 

Aliajul Til3Zrl3Nb ce poate substitui Ti6AI4V prezintă avantajul de a 
solubiliza aceste elemente de aliere (Nb şi Zr) rezultând compuşi cu un modul de 
elasticitate mai redus. 

Modificarea constă în înlocuirea Al şi a V cu alte elemete chimice mai puţin 
reactive, cum ar fi Zr şi Nb. Aliajul astfel rezultat are proprietăţi chimice şi mecanice 
foarte bune. Valoarea modulul lui Young pentru acest aliaj este foarte apropiată de 
cea a osului, ceea ce constitue un avantaj. Deoarece toxicitatea Zr şi a Nb este mai 
redusă decât cea a Al sau V, biocompatibilitatea lui este mai bună [76]. 

Impedimentul major în utilizarea pe scară largă a acestui aliaj constă în 
costurile mari ale elemetelor de aliere şi în unele probleme de ordin metalurgic. 

1.3.2. Nitinolul 

în anii 1960, Buehler şi colaboratorii lui de la U.S. Naval Ordnance 
Laboratory au descoperit efectul de memoria formei la aliajele echiatomice ale 
nichelului şi titanului, care poate fi considerată o schimbare în plaja materialelor cu 
memoria formei [68], [91]. Aceste aliaje au fost numite Nitinol {/V/c/ce/-
Titanium Naval Ordnance La b o ra t o ry) [18], [19]. 

Primul efort de valorificare al potenţialului aliajului Ni-Ti, ca material pentru 
implanturi, a fost făcut de Johnson şi Alicandri în 1968. 

Necesitatea folosirii aliajelor Ni-Ti în aplicaţii medicale a fost prezentată 
prima dată în anii 1970. 

în anii 1980, ideea a dobândit mai mult suport şi au fost realizate anumite 
experimente ortodontice, dar mai cu seamă aplicaţii ortopedice. 

La mijlocul anilor 1990 a fost răspândită comercial prima aplicaţie, care a 
făcut schimbări în medicină. Folosirea aliajelor Ni-Ti ca biomateriale este 
atrăgătoare, din cauza efectului de superelasticitate şi memoria formei, care sunt 
proprietăţi complet noi, în comparaţie cu aliajele metalice convenţionale. 

Nitinolul a fost primul ''biomaterial funcţional" devenit disponibil şi care 
prezintă un interes deosebit pentru aplicaţiile medicale. Forma şi duritatea NiTi pot fi 
controlate cu temperatura. Aceste proprietăţi au făcut posibilă realizarea unor 
implante funcţionale activate la temperatura corpului. Mai mult decât atât, datorită 
excelentei sale elasticităţi, el poate fi folosit pentru confecţionarea de implante 
supuse la eforturi şi deformări continue [18], [19], [67]. 

Materialul prezintă comportament elastic până când solicitarea aplicată 
atinge limita de curgere, punct de la care se produce deformarea permanentă. în 
intervalul corespunzător comportamentului elastic, raporiiul sarcină/tensiune 
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1.3 - Aliaje ale titanului. Elemente de aliere şi influenţele lor 17 

determină modulul de elasticitate. Metalul cedează atunci când solicitarea atinge 
rezistenţa de rupere la tracţiune. 

Materialelor implantabile li se impun, în general, două cerinţe mecanice de 
bază: solicitările de lucru la care este supus implantul trebuie să fie mult sub efortul 
de curgere şi în încărcările ciclice condiţiile de lucru trebuie menţinute mult sub 
limita de oboseală (figura 1.5). 

Proprietăţile mecanice ale NiTi depind de tipul de fază la o anumită 
temperatură. NiTi austenitic are în general proprietăţi corespunzătoare confecţionării 
de implante chirurgicale. 

Sunt şi unele proprietăţi excepţionale ce ar putea fi utilizate în chirurgie. NiTi 
are o capacitate ridicată de amortizare şi atenuare a vibraţiilor. Din punct de vedere 
ortopedic, această proprietate ar putea fi folositoare pentru atenuarea vibraţiilor ce 
apar între os şi proteza articulară. 

Modulul de elasticitate redus al NiTi (mult mai apropiat de modulul de 
elasticitate al osului decât al oricărui alt implant metalic) poate fi benefic pentru 
unele aplicaţii specifice. NiTi are proprietăţi unice în ceea ce priveşte ductilitatea şi 
rezistenţa la oboseală, ce se leagă de asemenea de transformarea lui martensitică. 
Aceste proprietăţi sunt de obicei favorabile în implantele ortopedice [67]. 

NiTi este un aliaj non-magnetic, prin urmare printre metodele imagistice 
utilizate pentru studiul comportamentul unor implante chirurgicale confecţionate din 
acest aliaj poate fi utilizată şi rezonanţă magnetică nucleară. 
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Fig. 1.5 Reprezentarea schematică a comportamentului sarcină-tensiune 
pentru implantele metalice 

Aliajele metalice cu memoria formei Ni-Ti se prezintă sub două structuri: 
cristalină, numită martensită (temperatură mai scăzută) şi austenita (temperatură 
ridicată). 

Structura cristalină austenitică este cubic simplă, în timp ce martensita are o 
structură tetragonală complexă, cu o simetrie redusă. La temperaturi scăzute 
aliajele Ni-Ti sunt moi şi uşor deformabile (martensita) dar devin rigide când sunt 
încălzite la temperaturi înalte (austenita). 
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18 Proprietăţile şi comportarea mecanică a materialelor - I 

Când aliajele Ni-Ti martensitice sunt încălzite, începe transformarea în 
austenită. Temperatura la care începe transformarea se numeşte temperatura de 
început de transformare austenitică As. Temperatura la care transformarea este 
completă se numeşte temperatura de sfârşit de transformare (Af). 

Comportamentul unic al aliajelor Ni-Ti se bazează pe temperatura critică de 
transformare a austenitei în martensită, numită transformare martensitică 
termoelastică. 

Dacă deformaţia este întreruptă înainte de atingerea acestei temperaturi, 
epruveta va conţine câteva variante de corespondenţe diferite. Fenomenul de după 
deformare, care face ca prin răcire epruveta să-şi revină la forma de dinaintea 
deformaţiei, stă la baza proprietăţilor speciale, ca efectul de memoria formei şi 
superelasticitate. 

Efectul de memoria formei la aliajele Ti-Ni este condiţionat de tranziţia 
fazelor cristalografice reversibile dintre faza B2 la temperaturi înalte şi faza 
martensitică B19' la temperaturi scăzute, eventual faza R. Stările microstructurale 
ale materialelor Ti-Ni sunt dependente de tratamentul mecanic şi termic. Cei mai 
importanţi factori care afectează caracteristicile structurale implică compoziţia 
chimică, durificarea şi tratamentul termic. 

Utilizarea proprietăţilor de memorie a formei şi superelasticitate ale 
nitinolului necesită ca piesa să fie modelată în forma dorită, printr-un tratament 
termic caracteristic. 

Metodele de tratament termic folosite pentru a realiza forma dorită sunt 
similare, indiferent dacă este vorba de memoria formei sau de starea superelastică. 
Parametrii termici adecvaţi (temperatura şi variaţia ei în timp) se determină de 
obicei experimental. De cele mai multe ori se preferă răcirea rapidă, cu apă sau aer. 

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

în cazul SME, piesa este răcită sub Mf şi adusă în forma dorită. Apoi este 
încălzită până la o temperatură situată peste Af şi i se permite să-şi ia forma 
austenitică. Procedura se repetă de 20-30 de ori, după care programarea se 
consideră încheiată. Din acest moment piesa are o formă în faza martensitică şl alta 
atunci când este încălzită peste faza austenitică. 

în programarea SIM, obiectul este tensionat deasupra Mf pentru a i se da forma 
dorită şi apoi este răcit sub temperatura Mf. După ce este încălzit deasupra 
temperaturii Af, obiectul ia forma originară austenitică. Procedura se repetă de 20-
30 ori. 

Diferenţa dintre temperatura de tranziţie la încălzire şi cea la răcire se 
numeşte histerezis. Histerezisul, este, în general, definit ca o diferenţă de 
temperaturi, la care materialul este 50% transformat în austenită, la încălzire şi 
50% transformat în martensită, la răcire. Diferenţa poate fi de 20 - 30 °C. în 
practică, aceasta înseamnă că aliajele sunt concepute pentru a fi complet 
transformate la temperatura corpului uman la încălzire (Af < 37 °C) şi necesită 
răcire la aproximativ -i-5 °C pentru a se retransforma în martensită (Mf). 

Programarea Nitinolului permite obţinerea unor implante chirurgicale care îşi 
modifică forma la o temperatură situată în jurul valorii de 37 ° C. Prin urmare ele pot 
fi introduse în corpul pacientului la o temperatură scăzută, sub o anumită formă, 
mai simplă. Ajungând la temperatura corpului, de 36-37 ° C, forma lor trece în cea 
programată anterior (după ce materialul a fost deformat plastic, el îşi va reveni la 
forma programată atunci când este încălzit.) 

Aceste aliaje posedă proprietăţi cunoscute sub denumirea de memorie a formei. 
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Se recomandă folosirea lor în ortodonţie, la firele dentare arcuite, la 
confecţionarea de stenturi pentru anevrisme sau permeabilizarea vaselor sanguine, 
a muşchilor artificiali, a implantelor ortopedice, etc. [82] [83]. 

1.3.3. Aliaje ale titanului cu aluminiul şi niobiul (Ti6AI7Nb) 

Niobiul a fost introdus în practică la începutul anilor 1990, datorită 
biocompatibilităţii sale excelente, cu scopul de a reduce coeficientul de dilatare 
termică al titanului pur sau al celorlalte aliaje ale acestuia. Aliajele Ti-Nb prezintă un 
coeficient de dilatare termică similar cu cel al acoperirilor alumino-ceramice, pe un 
interval larg de temperatură. Nb este considerat un element deosebit de util pentru 
alierea Ti deoarece îi creşte rezistenţa la coroziune şi biocompatibilitatea. 

Aliajul TiAI6Nb7 prezintă o structură eterogenă de tip a-p, îmbogăţită cu Al 
în faza o şi Nb în faza (3. Compoziţia lui este dată în tabelul 1.3: 

Element Conţinut 
Al 5,5-6,5% 
Nb 6,5-7,5% 
Ta <0,50% 
Fe <0,25% 
N2 <0,05% 
O2 <0,20% 
C <0,08% 
H, <0,009% 
Ti Diferenţa 

Datorită faptului că citotoxicitatea reprezintă o problemă serioasă în cazul 
biomaterialelor, TiAI6Nb7 a fost conceput cu scopul de a înlocui vanadiul din TiAI6V4 
cu aceeaşi cantitate de niobiu, element chimic ce aparţine aceleiaşi grupe (a V-a ) 
din Sistemul Periodic. Astfel au fost păstrate proprietăţile mecanice favorabile ale 
aliajului, dar a fost redusă toxicitatea lui. 

Duritatea pieselor turnate din TiAI6Nb7 este puţin mai mică decât a celor din 
TiAI6V4, dar prezintă o ductilitate şi rezistenţa la coroziune şi uzură mai bună. 
Suprafaţa pieselor confecţionate din acest aliaj poate fi lustruită cu uşurinţă. 
Proprietăţile mecanice excelente recomandă TiAI6Nb7 pentru confecţionarea de 
implante dentare şi proteze de şold. Principalele proprietăţi mecanice sunt redate în 
tabelul 1.4: 

Tabel 1.4 Principalele proprietăţi mecanice ale Ti6AI7Nb 
Proprietăţi Valori tipice 

Rezistenţa la tracţiune MPa 1000 (145) 
Tensiunea de încărcare MPa 900(130) 
Elongaţie Vo 12 
Reducerea suprafeţei % 35 
Modulul de elasticitate GPa 105 
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1.4. Influenţa solicitărilor ciclice asupra proprietăţilor 
mecanice ale implantelor din Titan 

Pentru a demonstra practic calităţile deosebite ale Titanului, descrise mai 
sus, şapte picăcuţe de tip PD6 din trusa de implante maxilo-faciale au fost testate 
atât în ceea ce priveşte comportamentul la solicitări ciclice, cât şi la coroziune. 

Trusa de implante cranio-maxilo-faciale este destinată rezolvării chirurgicale 
a fracturilor complicate ale viscerocraniului, precum şi reconstrucţiei faciale. Ea 
constă din 12 tipuri de implante de forme şi dimensiuni diferite, şi trei tipuri de 
şuruburi, având o concepţie modulară, adaptată mai multor tipuri de fracturi sau 
defecte osoase [31], [173], [174], [175], [158], [159], [160]. Componentele trusei 
sunt reprezentate în figura 1.6 şi au fost realizate ca obiectiv al unei alte teze de 
doctorat [178]. Prezenta le studiază proprietăţile din punct de vedere al 
comportamentului la coroziune şi al biocompatibilităţii. 

Plăcuţă PD4 
(i 

Plăcuţă PL90S 

i 
- > - » / --

Plăcuţă PLllOS 

Plăcuţă PCO 
r'v •(") 

•u o 
Plăcuţă PX 

Plăcuţă PL90D 

Plăcuţă PD161,5 

Plăcuţă PL135S 

Plăcuţă PL135D 
Fig. 1.6 Trusă implante cranio-maxilo-faciale 

Determinarea comportării 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 tracţiune, 
compresiune şi încovoiere controlat complet de calculator. 

Date tehnice 

Capacitate maximă 5000N 
Cursa efectivă a capului 600mm 
Adâncimea gâtului lOOmm 
Distanţa maximă de prindere 610mm 
Dimensiunea maximă a piesei 730mm 
Bancul de lucru ocupă o suprafaţă mică 
Semi-portabil 
Domeniul de viteză 1 - 500mm/min 
Compensarea abaterii de către celula de încărcare 

Fig. 1.7 Echipamentul MultiTest 5-i 

Şase implante de tip PD6 au fost solicitate la un număr diferit de cicluri, 
cuprins între 0-500. Rata de creştere a fost de 100 cicluri. Implantele au fost supuse 
ulterior procedurii de analiză a coroziunii, prin metode electrochimic (detaliate în 
Capitolul III) conform tabelului 1.5 [73]. 
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Tabel 1.5. Solicitările la care au fost supuse implantele 
Nr. implant Nr. solicitări 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 forţa necesară ruperii lor, rezultatele obţinute fiind 
sintetizate în tabelul 1.6. 

Proba Forţa 
maximă [N] 

Deplasarea 
la forţa maximă [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 consolidării fracturilor mandibulare, a fost 
ales un tip de solicitări care să se încadreze în limitele fiziologice ale procesului de 
masticaţie. 

Solicitările au inclus o tracţiune până la 200 N urmată de o compresiune 
până la -40 N, viteza de încărcare fiind de 5 mm/min. 

Se observă o rupere în două trepte, datorită ruperii implantului în zona 
găurii pentru şurub din mijlocul lui. 

Comportamentul implantelor de tip PD6 la solicitările ciclice este reprezentat 
în figurile 1.8 - 1.13. 

N 

020 Dcsplacanert invn) 
Fig. 1.8 Solicitări 100 cicluri 
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N 5o_ 

Duplacamenl (twn) 

Fig. 1.9 Solicitări 200 cicluri 

0 20 
Deplacwnert |mm) 

Fig. 1.10 Solicitări 300 cicluri 

Fig. 1.11 Solicitări 400 cicluri 
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Dstiacwnert |.T»r) 

Fig. 1.12 Solicitări 500 cicluri 

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

Prima curbă diferă faţă de celelalte deoarece s-a pornit de la valoarea O, nu 
de -40. 

Din analiza curbelor se observă că alungirea la o încărcare de 200 N variază 
ascendent cu creşterea numărului de cicluri. 

Următoarea etapă a constat în evaluarea comportamentului la coroziune al 
probelor supuse la încercări ciclice [156], [148], [150], [151], [180]. Curbele 
obţinute pentru proba martor şi plăcuţele solicitate sunt reprezentate în figurile 1. 
13 - 1. 18. 

Fig.1.13 a Voltametrie ciclică 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 iiA/cm^ 
Rp = 146,65 kn^crn^ 

Viteza de coroziune este proporţională cu aria cuprinsă între ramura anodică 
şi cea catodică a curbei. în figura 1.13 a se observă că această suprafaţă este 
redusă, prin urmare şi viteza de coroziune are valori mai mici faţă de celelalte 
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probe. Potenţialele maxinne sunt deplasate spre valori mai electronegative şi 
corespund unei densităţi de curent mici, aspect caracteristic stărilor stabile 
electrochimic [130]. 

Rg. 1.14 a Voltametrie cidică Ti 100 cicluri Fig. 1.14 b Transformarea Tafel Ti 100 cicluri 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune =19,03 \în\/an 
E(i=0) = -550,1 mV 
i corrosion = 2,1848 ţiA/cm^ 
Rp = 42,24 kn.cm^ 

în figura 1.14 a se observă că suprafaţa cuprinsă între ramura anodică şi 
cea catodică este mai mare decât în cazul anterior. 

Curba corespunzătoare primului ciclu are alura deosebită faţă de 
următoarele, după care suprafaţa se stabilizează. Pentru următoarele două cicluri se 
observă o suprapunere aproape perfectă a curbelor, atât pe ramura anodică cât şi 
pe cea catodică, ceea ce denotă o stabilizare a suprafeţei. 

-8x -eco -wo -XC 
Fig. 1.15 a Voltametrie dclică Ti 200 cicluri Fig. 1.15 b Transfomiarea Tafel Ti 200 cicluri 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 52,55 pm/an 
E(i=0) = -527,4 mV 
i corrosion = 0,0060 mA/cm^ 
Rp = 5,97 Icn»cm2 

BUPT



26 Proprietăţile şi comportarea mecanică a materialelor - I 

în figura 1.15 a se observă că suprafaţa cuprinsă între ramura anodică şi 
cea catodică prezină o tendinţă de creştere, procesele de coroziune se deplasează 
spre valori electronegative şi densitatea de curent este mai mare decât în la probele 
anterioare, demonstrând prezenţa unor procese de coroziune mai intense. Alura 
curbelor anodice şi catodice se păstrează. Suprapunerea acestora denotă că 
procesul de coroziune se desfăşoară cu o viteză constantă. 

9C0 ^ 4 X eOC 

Rg. 1.16 a Voltametrie ddică Ti 300 dduri 

-1 •• - - --/ i 
1 i i i 

1 
! ; 1 i 

> ^ 1 

\l 

i i 
i ! i I • -j- 1— 
i ^ 

-SOO -flCO -4QC -230 

Rg. 1.16 b Transformarea Tafel Ti 300 dduri 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 63,94 iim/an 
E(i=0) = -676,3 mV 
i corrosion = 0,0073 mA/cm^ 
Rp = 2,39 kfi*cm2 

în figura 1.16 a se observă că suprafaţa de sub curbă este mai mare faţă de 
cazurile anterioare, fiind însoţită şi de o creştere a densităţii de curent. Pentru 
primul ddu, pe suprafaţa curbei se observă un vârf, corespunzător unui potenţial de 
aproximativ 200 mV şi un platou, cuprins între 400 mV - 700 mV. Aceste modificări 
s-ar putea datora unei străpungeri a stratului protector de oxid de Titan, urmată de 
refacerea acestuia (repasivare). Pentru urmatoarele cicluri alura curbei ramane 
constantă, ceea ce denotă o stabilizare a suprafeţei. [9], [10], [11]. 

. i ! i 1 i i 
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Rg. 1.17 a Voltametrie ddică TI 400 dduri Rg. 1.17 b Transformarea Tafel Ti 400 dduri 
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Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune =68,25 pni/an 
E(i=0) = -483,0 mV 
i corrosion = 7,8349 MA/CITI^ 
Rp = 27,95 kn»cm2 

în figura 1. 17 a se observă că suprafaţa delimitată de curbă este mare, 
procesul de coroziune este deplasat spre potenţiale mai electronegative şi densităţi 
de curent mari, ceea ce corespunde unei viteze de coroziune mai mari. Ramurile 
anodice şi catodice ale curbelor se suprapun, demostrând că procesul se desfăşoară 
cu o viteză constantă [10], [11], [37]. 

în etapa următoare, plăcuţele au fost supuse unor solicitări de tracţiune 
până la rupere. Graficele rezultate pentru cele cinci implanturi sunt reprezentate în 
figurile 1.18 - 1.24. 

Dcţiscenwrt Irm) 

Fig. 1.18 Plăcuţă PD6 nesolicitată 

Dcplac«T)ent (mn) 

Fig. 1.19 Plăcuţă PD6 corodată 
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OiKtocanertIml 
Fig.1.20 Plăcuţa PD6 corodată +100 cicluri 

Doplacemrtliiin) 

Rg.1.21 Plăcuţă PD6 corodată +200 cicluri 

Fig.1.22 Plăcuţă PD6 corodată +300 cicluri 
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I m 

29 

Dtspiaceniert Inwnl 

Fig.nr.1.23 Plăcuţă PD6 corodată +400 cicluri 

Dcplaceinert Imm) 

Fig. 1.24 Plăcuţă PD6 corodată +500 cicluri 

Din figurile de mai sus rezultă că intervalul cuprins între 0-1,25 mm 
(măsurat pe grafice, porţiunea abruptă a curbei) corespunde deformării elastice. El 
este aproximativ acelaşi pentru toate plăcuţele testate. 

Pe intervalul corespunzător deformărilor plastice, panta graficului (tg o) este 
aproximativ egală pentru toate probele. 

în cazul figurilor 1.18, 1.19, 1.21 şi 1.23 se observă o inflexiune a curbei pe 
porţiunea de rupere. Aceasta e cauzată de ruperea în doi timpi a plăcuţelor, în zona 
găurii pentru şurub. 

în figura 1.25 se observă că alungirea implantului până la rupere scade 
odată cu creşterea numărului de cicluri la care este supus implantul, însă această 
scădere nu este semnificativă. Astfel pentru un implant supus la 500 cicluri 
deformaţia până la rupere scade cu aproximativ 1 mm. 
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I implantului pana la 

y = 7.7643 
R̂  = 0.798 

Fig. 1.25 Alungirea implantului până la rupere 

în figura 1.26 se observă că odată cu creşterea numărului de cicluri forţa 
maximă de rupere scade, acest lucru fiind datorat oboselii materialului. 

în tabelul 1.7 sunt sistematizate solicitările la care au fost supuse implantele 
şi rezultatele obţinute. 

Tabelul 1.7 Sistematizarea valorilor experimentale 
Proba Forţa 

maximă 
Deplasarea 

la foita maximă 
Viteza de 
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 -

Analizând datele din tabel, se pot trage următoarele concluzii: 
în cazul de faţă, coroziunea nu influenţează în mod semnificativ forţa de 

rupere, valoarea acesteia fiind aproximativ aceeaşi în cazul implantului necorodat 
(1) şi a celui corodat (2) (1.2 N). 

Solicitările ciclice au în schimb o influenţă destul de mare asupra vitezei de 
coroziune, ducând la creşterea acesteia. 
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Forti ds nipM 

Tpuli. 

Fig. 1.26 Variaţia forţei de rupere 

1.5. Concluzii 

Capitolul I al tezei conţine o trecere în revistă a prindpalelor proprietăţi 
chimice, fizice şi mecanice ale titanului şi ale câtorva dintre aliajele sale. 

Ti şi aliajele sale prezintă o stabilitate chimică deosebită, datorată formării 
pe suprafaţa sa a unui strat de oxizi şi suboxizi de Ti, dintre care cel mai important 
este T1O2. Prezenţa acestui strat şi particularităţile lui influenţează în mod dedsiv 
comportamentul implantului. 

Proprietăţile fizice şi mecanice ale Ti şi aliajelor sale sunt de asemenea de 
excepţie. Adăugând la toate acestea largă răspândire în scoarţă şi elaborarea unor 
metode industriale relativ simple de obţinere a Ti şi a aliajelor lui, acesta devine 
foarte competitiv în realizarea de implante chirurgicale, aplicaţiile găsindu-şi 
justificare atât din punct de vedere medical, cât şi economic. 

O contribuţie personală constă în abordarea complexă a studiului 
comportamentului implanteior din Ti, supuse simultan atât la un număr relativ redus 
de solicitări ciclice, cât şi la coroziune, situaţie similară celei întâlnite în cazul tipului 
de implant luat în studiu (PD6). 

Concluzia rezultată este că solicitările ciclice duc doar la creşterea vitezei de 
coroziune şi nu influenţează în mod semnificativ proprietăţile mecanice ale 
implantului. 
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CAPITOLUL II 
INTERFAŢA METAL - MEDIU BIOLOGIC 

2.1. Răspunsul materialului la acţiunea mediului biologic 

Suprafaţa unui solid în contact cu un mediu gazos sau lichid reprezintă un 
element de discontinuitate la nivelul fazei condensate. Atomii şi moleculele localizate 
pe suprafaţă sunt într-un mediu electronic intens neomogen, formând o interfaţă cu 
o energie relativ ridicată, deoarece atomilor plasaţi pe suprafaţa metalului le lipsesc 
o parte din legăturile cu atomii metalici vecini, prezentând o reactivitate crescută 
faţă de mediu [57], [58], [86]. 

Din punct de vedere termodinamic, suprafaţa tinde întotdeauna să-şi 
minimizeze energia la nivelul interfeţelor, stabilizând astfel întreg sistemul. Această 
stabilizare se poate realiza practic pe mai multe căi, în funcţie de situaţia existentă: 
poziţia atomilor se poate schimba comparativ cu structura cristalină a materialului 
vrac, pentru câteva straturi atomice exterioare (cel mai frecvent patru-cinci); atomii 
de la suprafaţă îşi pot modifica aranjamentul (se pot rearanja); compoziţia chimică 
la nivelul suprafeţei unui material compus din mai multe elemente se poate 
schimba, prin depleţia sau îmbogăţirea preferenţială în anumite componente sau 
impurităţi; sau suprafaţa se poate contamina prin absorbţia unor molecule organice, 
ceea ce ar avea ca efect reducerea energiei interfaciale. 

O caracterizare atentă a suprafeţei titanului este importantă pentru că 
permite o mai bună înţelegere a legăturilor ce există între comportamentul biologic 
{in vitro şi in vivo) şl proprietăţile probei sau ale instrumentului testat [57], [95]. 

Din punct de vedere chimic, titanul prezintă o rată mare de pasivare şi 
repasivare, pe un interval mare de pH, prin formarea de oxizi şi suboxizi cu un grad 
de solubilitate foarte redus [97]. El este capabil să formeze mai mulţi oxizi 
stoechiometrici sau non-stoechiometrici, cum ar fi TiO, Ti203, TiaOs, şi Ti02 , care 
este cel mai stabil din punct de vedere termodinamic. Structura acestui strat oxidic 
este foarte complicată. Foarte important pentru schimbul dintre implantele şi 
restaurările din titan şi mediul în care se implantează, este acest strat de oxizi şi nu 
metalul în sine. Din acest motiv, în cursul prelucrării titanului sau aliajelor sale nu se 
execută operaţii ce ar putea împiedica formarea acestui strat izolant. 

Dioxidul de titan Ti02 cel mai stabil oxid de titan; se întâlneşte în natură sub 
formă de minerale, denumite rutil, anatas (în cristale tetragonale) şi brokit (în 
cristale rombice). Măsura stabilităţii unei legături chimice este entalpia liberă de 
formare Ĝ  f , cele mai stabile legături având valorile cele mai mici. Entalpia liberă 

de formare a rutilului este de 853.3 kJ/mol la temperatura camerei. Această valoare 
este depăşită de foarte puţine legături. Rutilul fiind din punct de vedere 
termodinamic cel mai stabil oxid titanic, rezultă că anatasul şi brochitul se vor 
transforma în rutil prin aport de energie. 

Deşi are o pasivitate chimică relativ crescută, dioxidul de titan poate fi redus la 
numeroase faze nestoechiometrice. Cele mai importante sunt fazele Magneli 
T1„02„_i (4<n<9), oxizii 71305 şi 11203, precum şi faza nestoichiometrică TiO^ (0,7< x 
<1,3). Fazele Magneli sunt fonmate din plăd cu structură asemănătoare rutilului, care au o 
grosime de n TiO^-octaedri. Plăcile au noduri sau laturi comune, economisind astfel atomi 
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de oxigen. Majorităţii fezelor Magneli le corespund transformări de benzi de 
semiconductori, prezentând la temperatura camerei proprietăţi metalice. 

Oxidul TiyO^, de culoare negru-albăstruie, poate fi redus cu hidrogen la 

temperatura de 900°C, la Ti03. La 175°C trece de la semiconductor la conductor. 

772 O3 se obţine din Ti şi Ti02 la 1600°C. Este vorba de un material violet 
închis cu o relativă inerţie chimică, sensibil numai faţă de acizii oxidanţi. Tot din Ti şi 
Ti0 2 se obţine şi 770; formula înşeală, fiind vorba de un compus nestoichiometric, 
de culoarea bronzului şi foarte oxidabil. Structura corespunde unei reţele de NaCI 
modificate, multe noduri din reţea rămânând libere. 

Oxigenul este solubil în Titan până la o concentraţie de TiOo5; atomii de 
oxigen ocupă octaedrii liberi din reţeaua cubică centrată intern, existenţa fazelor 
Ti^O, Ti 3 O şi Ti 2 O putând fi demonstrată cristalografie. Probabil că toate aceste 
faze suboxidice conţin un procent ridicat de legături metal-metal [65], [93], [147]. 

Caracteristicile stratului de oxid de pe suprafaţa Ti pur, la temperatura 
camerei, pot fi rezumate astfel (figura 2.1): 

• Un film de oxid de natură amorfă sau microcristalină având de obicei 
grosimea cuprinsă între 3-7 nm, compus în special din cel mai stabil 
oxid al Ti, anume Ti02; 

• O interfaţă Ti/TiOz caracterizată de un raport O : Ti care variază gradual 
de la 2:1 în cazul Ti02 până aproape de zero în cazul metalului vrac; 

• Hidroxidul şi apa chemosorbite, legate puternic de suprafaţa exterioară. 
Proprietăţile acestui strat depind în bună măsură de condiţiile în care a 
fost pregătită suprafaţa probei. în plus mai poate exista un strat de apă 
adsorbită fizic pe suprafaţă; 

• Stratul situat la limita exterioară constă fie din specii organice adsorbite 
(cum ar fi hidrocarburile) fie din compuşi organometalici (alcoxizi sau 
carboxilaţi de titan), a căror concentraţie depinde nu doar de cât de bine 
a fost pregătită în prealabil suprafaţa metalului, ci şi de timpul de 
expunere la acţiunea mediului; 

ICOfîTAMlfiARE 9-
Fig. 2.1 Structura straturilor de oxizi ce iau naştere pe suprafaţa Ti, 

la temperatura camerei 
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Caracteristicile stratului de oxid de pe suprafaţa implantelor 
chirurgicale (înainte de utilizarea lor clinica) sunt diferite de cele ale suprafeţelor 
de referinţă produse în condiţii de laborator. 

în acest caz se folosesc mostre de Ti CP preparate în condiţii identice cu cele 
utilizate în confecţionarea implantelor: lustruire mecanica, curăţare prin ultrasonare 
în baie de solvenţi organici şi sterilizare, după procedeele utilizate de producător. 

S-a demonstrat că în această situaţie, suprafaţa constă dintr-un strat 
subţire de oxid (3-6 nm) acoperit cu un strat de contaminare constând din molecule 
organice cu conţinut de C şi H şi mici cantităţi de contaminanţi anorganici, cum ar fi 
ioni de Ca, CI, S, P şi Na. 

Grosimea stratului de oxid, precum şi tipul respectiv gradul de contaminare, 
depind într-o mare măsură atât de procedeele alese pentru tratamentul suprafeţei 
cât şi de modul în care a fost manipulat implantul. Procedeul de sterilizare are de 
asemenea o importanţă deosebită. Spectroscopia de raze X a pus în evidenţă 
prezenţa mai multor tipuri de straturi de suprafaţă, ce pot avea compoziţii chimice 
variate. Acestea pot conţine fie un strat subţire de oxid de titan acoperit de un film 
de contaminanţi ce conţin hidrocarburi (similar cazului discutat mai sus) fie o 
concentraţie crescută de compuşi ai siliciului cu carbonul şi oxigenul [100]. 

Ca toate straturile de oxizi ale aliajelor nenobile şi cel al titanului este 
sensibil la solicitarea de forfecare dezvoltată în cursul mişcărilor, dar există şi 
metode adecvate pentru stabilizarea stratului de oxizi: electrochimice (anodizare) 
sau transformare chimică de fază, completate de colorări oxidative. 

S-a insistat asupra asupra chimiei oxizilor din titan datorită importanţei 
acestora în decursul prelucrării titanului, dar şi asupra integrării tisulare a 
implantelor din titan [64], [97]. Astfel, dacă nu se aleg instrumentele adecvate de 
manipulare a implantelor sau dacă acestea nu se utilizează în mod necorespunzător, 
se creează condiţii pentru apariţia fazelor de oxizi. La inserarea unui implant din 
titan se recomandă utilizarea unor instrumente cu parte activă tot din titan. 

2.2. Modificarea proprietăţilor fizico chimice ale filmului 
de oxid de titan în contact cu electroliţii şi fluidele 
corporale 

s-a demonstrat că interacţiunea dintre biomaterial şi mediul biologic are loc 
într-o interfaţă îngustă, de aproximativ 1 nm [97]. Cu toate acestea este evident că 
interfaţa oxid de titan / fluide biologice este cea mai relevantă în ceea ce priveşte 
utilizarea titanului în domeniul biomedical. în profida acestui interes major, din 
păcate există puţine informaţii referitoare la ea. 

în general, tipurile de procese care au loc la nivelul interfeţei oxid de 
titan/mediu biologic sunt următoarele: 

1. Hidratarea filmului de oxid: chiar dacă prezenţa hidroxizilor şi a apei 
chemosorbite a fost pusă în evidenţă pe suprafaţa filmului de oxid de titan şi în 
cazul expunerii la aer, hidratarea acestei suprafeţe nu este completă şi depinde de 
tratamentul anterior la care a fost supus materialul. Prin urmare după introducerea 
implantului în organismul uman este posibilă o hidratare suplimentară a suprafeţei. 

2. Dizolvarea şi creşterea filmului de oxid sunt procese competitive; în 
profida naturii aparent pasive a filmului de oxid, el are o mare influenţă asupra 
cineticii dizolvării şi eliberării pasive a speciilor chimice rezultate din coroziunea 
titanului [72]. 
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3L Reacfflle adodobazice se produc imediat după ce metalul intră ?n 
contact cu apa şi electroliţiî, cu formarea unor sarcini electrice la nivelul interfeţei. 
Semnul şi concentraţiile acestor sardni depind de tipul şi concentraţiile hidroxizilor 
prezenţi pe supraf^. Sarcinile prezente pe suprafaţă mai influenţează şi 
interacţiunea dintre ioni sau molecule cu sarcini parţiale (proteine). De asemenea s-
a mai demonstrat că interacţiunile dintre osteoblaste şi procesul de formare a 
ţffiutului osos (ataşare, modificări morfologice şi mineralizare) sunt influenţate de 
sarcina electrică a suprafeţei, 

4. InteracffiiMa oxidului metaKc cu ionii anorganici conţinuţi în 
fluidele corporale, cum ar fi calciul şi fosfaţii, poate modifica în timp proprietăţile 
suprafeţelor. 

La o valoare a pH-ului de 7, apropiat de cel prezent în mediile biologice, 
sunt posibile următoarele reacţii: 

Tf02 + X H2O ̂  TiOpaq c ss 10"̂  M 
Tf02 + 2 H2O ̂  [HTiOa]" + HsO" c < 10'̂ ° M 
T1O2 + 2 H2O -- rn(OH)3]^ OH" c < 10-'° M 

în care c reprezintă concentraţia şi M numărul de moli 

în aceste condiţii, filmul de T1O2 prezintă o uşoară sarcină negativă. 
Constanta dietectrică relativă a T1O2 este apropiată de cea a apei [100]. 

Eapă = 40 - 110 
E rutil = 78 

Prin urmare, suprafaţa Ti nu interacţionează puternic cu proteinele din 
matricea extracslulară şi nici nu le denaturează. 

Topografia suprafeţei poate avea un rol cel puţin la fel de important ca 
proprietăţile chimice ale materialului. Prin urmare, elaborarea unor metode 
standardizate şi cât mai apropiate de mediile biologice în care funcţionează 
implantul devine imperativă. Dificultăţile în elaborarea acestor metode se leagă de 
multifactorialrtatea corelaţiilor dintre suprafaţa cercetată, culturile celulare, 
animalele folosite m studiile experimentale şi datele clinice obţinute. 

în figura 2.1 sunt reprezentate principalele interdependenţe ce iau naştere 
între suprafaţa implantului şi mediul biologic în care acesta funcţionează: 

Primul eveniment ce se produce imediat după implantarea metalului sau a 
altor biomateriale este absorbţia proteinelor. Acestea provin în primul rând din 
sânge şi fluidele înconjurătoare şi ulterior din activitatea celulară din regiunea 
periprostetică. Odată ajunse pe suprafaţă, proteinele pot să se desoarbă (native sau 
denaturate, intacte sau fragmentate) sau să rămână in situ, mediind astfel 
interacţiunile ţesut - implant. Se pare că această primă etapă are o importanţă 
foarte mare în ceea ce priveşte reacţia ulterioară a gazdei. 
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Fig. 2.1. Principalele procese care apar la nivelul interfeţei 

în plus faţa de absorbţia proteinelor, pe suprafaţa implantelor se mai pot produce 
şi alte modificări importante, cele mai multe de natură oxidativă. Stratul de oxid de pe 
suprafaţă poate să crească semnificativ în grosime, dar şi să incorporeze Ca, P şi S. 

Creşterea continuă a grosimii acestuia reflectă existenţa unor procese 
electrochimice care se produc la interfaţa implant - mediu biologic. Produşii de 
coroziune se pot acumula local, sau pot difuza sistemic. în unele situaţii, în cazul 
pacienţilor cu implant s-a observat o creştere vizibilă a concentraţiei metalelor atât 
în ţesutul periprostetic, cat şi în urină. De exemplu, în membranele fibroase ce 
încapsulează implantul au putut fî decelate niveluri de până la 21 ppm Ti, 10.5 ppm 
Al şi 1 ppm V, în cazul unui implant confecţionat din Ti6AI4\/ şi de până la 2 ppm Co, 
12.5 ppm Cr şi 1.5 ppm Mo în jurul unui implant de tip CoCrMo. Chiar dacă aceste 
microelemente sunt importante pentru sănătate, în concentraţii prea mari ele devin 
toxice, putând cauza reacţii de hipersensibilitate şi chiar dezvoltarea cancerului. 

2.3. Interacţiunea proteine-suprafaţă 

Comportamentul proteinelor la nivelul suprafeţei joacă un rol extrem de 
important în determinarea naturii interfeţei ţesut-implant. Proteinele absorbite pe 
suprafaţa acestuia pot afecta coagularea sângelui, activarea complementului şi 
adeziunea celulară sau bacteriană. Mai mult decât atât, proteinele adsorbite pot 
influenţa şi proprietăţile, respectiv degradarea biomaterialului. 
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Activitatea proteinelor la nivelul suprafeţei implantului se corelează în 
special cu structura lor primară, prin urmare secvenţa de aminoacizi poate afecta 
natura interacţiunilor proteină-suprafaţă. Se pare ca moleculele de mari dimensiuni 
sunt cele mai reactive, deoarece sunt capabile să pună la dispoziţie mai multe 
puncte de contact cu suprafaţa. De exemplu o moleculă de albumină, având masa 
moleculară de 67 kDa (kilo Daltoni, unitate de măsură pentru masa moleculară în 
cazul polimerilor) poate prezenta 77 puncte de contact, iar fibrinogenul, având masa 
moleculară de 340 kDa, formează 703 puncte de contact per moleculă. 

Dimensiunea moleculei nu este singurul element determinant, deoarece 
hemoglobina, chiar dacă are doar 65 kDa, prezintă o activitate de suprafaţă mult 
mai mare decât fibrinogenul. 

Datorită hidrofobidtăţii lor, aminoadzii purtători de sarcină electrică sunt 
localizaţi în general pe partea exterioară a proteinelor şi sunt predispuşi la interacţiunea 
cu suprafeţele. Prin urmare şi sarcina, respectiv distribuţia ei, poate influenţa adsorbţia 
proteinelor. Este interesant de subliniat şi faptul că proteinele prezintă o activitate de 
suprafaţă mai mare în jurul punctului izoelectric pl (pH la care proteinele au sarcina 
zero). Acest fenomen se explică prin faptul că moleculele proteice nu interacţionează 
doar cu suprafaţa. De exemplu, 1 ml de soluţie conţinând 1 mg de proteine cu masa de 
50 kDa vor con^ne aproximativ molecule. Un număr aşa de mare de molecule vor 
interacţiona nu doar cu suprafaţa, ci şi între ele (interacţiuni laterale). La punctul 
izoelectric, fenomenul de respingere electrostatică dintre moleculele lipsite de sarcină 
electrică este mult mai redus, permiţând unui număr mai mare de proteine să 
interacţioneze între ele. O a doua explicaţie se referă la alterarea structurii proteice 
provocată de modificările sarcinilor electrice ale aminoacizilor componenţi. în această 
situaţie, cu suprafaţa vor interacţiona alţi aminoacizi, prin urmare va fi afectat şi modul 
în care proteina se leagă la suprafaţă. 

Deplierea proteinelor afectează de asemenea procesul de adsorbţie. Prin 
depliere sunt expuse mai multe puncte active ce pot funcţiona ca puncte de contact cu 
suprafaţa, prin urmare rezultând o suprafaţă activă mai mare. Acest fenomen se 
observă în special la proteinele mai puţin stabile, cum ar fi hemoglobina S [12], [16]. 

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

Diferitele etape ale interacţiunilor chimice şi biochimice care se produc în 
prima fază a expunerii suprafeţei de oxid de Ti la acţiunea mediului biologic sunt 
reprezentate schematic în imaginile de mai jos (figurile 2.3 - 2.6). Chiar şi în 
această reprezentare simplificată se observă că este vorba de procese în cascadă 
sau simultane, care se influenţează reciproc [152]. 

în literatura de specialitate există numeroase studii referitoare la anumite 
particularităţi ale implantelor recuperate din corpul pacienţilor, axate în special pe 
caracteristicile ţesuturilor adiacente implantelor, comportamentul straturilor 
interfaciale, particulele de uzură, contaminare prin procese de fabricaţie sau 
sterilizare, etc [16]. 
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Fig. 2.2 Hidroxilarea şi hidratarea filmului de TiO 2 în contact cu soluţii apoase 
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Fig. 2.3 Adsorbţia cationilor şi a anionilor din fluidele corporale 
(în special calciu şi fosfat) 

Metal Oxid Ioni anorganici adsoibiti 
+ biomolecule reţea de fibrina 
^ tronibocite 

Fig. 2.4 Adsorbţia biomoleculelor (proteine, glicoproteine, lipoproteine, 
proteoglicani, polizaharide), aderarea trom bocitei or, formarea reţelei de fibrina în 

contact cu sângele 
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Metal Qjţjjj Strat mineralizat 
hfţJrcwid +biomolecule 

+retea de fibrina 
Rg. 2.5 Modificări ulterioare ale suprafeţei: creşterea stratului de oxid/hidroxid (poros, 

gelatinos) şi copredpitarea fosfaţilor de caldu împreună cu alte spedi (magneziu, cartx)nat, 
fluomri) prezente in fluid. Reacţii de schimb şi reorganizarea stratului proteic C'biofilm") 

Oxiţi ^ Fosfat de Ca 
-K)iomolecule 
+retea de filKina 

Matrice de colagen 
• cdule 

Fig. 2.6 Formarea arhitecturii interfeţei pe parcursul activităţii celulare: depunerea 
matricei extracelulare, formarea reţelei de colagen, mineralizarea acesteia 

în cazul unor implante subcutanate recuperate după 9 săptămâni respectiv 
6 luni de la implantare, s-a demonstrat că suprafaţa constă dintr-un strat de Ti02 
acoperit cu un strat proteic cu o grosime de 6-9 nm. Tăria legăturii stratului organic a 
fost investigată prin expunere la eledroliţi având diferite valori ale pH-uri şi ale potenţialelor 
redox [58], [61], [62]. 

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

încorporarea ionilor de calciu şi de fosfat în stratul de oxid a fost observată 
în cazul implantelor localizate în osul cortical şi medular, nu şi în cazul celor 
recuperate din ţesuturile moi. 

Un studiu efectuat asupra unor implante stomatologice recuperate de la 
pacienţi ca urmare a osteointegrării deficitare, a evidenţiat pe suprafaţa acestora 
unele elemente specifice (Pb, Zn, Sn), absente în mod normal [6]. 

Concentraţiile relativ mari de Ti măsurate în ţesuturile peri implant nu pot fi 
explicate doar pe baza reacţiilor Titanului în mediu apos [123]. Prin urmare în acest 
caz intervin alte cauze, unele provocate de uzura mecanică şi altele activate de 
intermediarii oxidici. 
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Superoxidul O '̂ este produs de granulocitele polimorfonucleare pe parcursul 
proceselor inflamatorii în concentraţii de 1 nmol/min/10 ^ celule. Sub acţiunea 
catalitica a superoxid dismutazei (SOD) acesta este transformat în peroxidul de 
hidrogen (H2O2), care este un oxidant puternic. în urma reacţiei dintre TiOa şi 
peroxidul de hidrogen poate lua naştere peroxidul de Titan Ti02^" şi superoxidul de 
Titan TiO^". Descompunerea compuşilor peroxidici duce la formarea unor sechestre 
locale de TiOj, TiOOH şi H2O2. 

TiOOH fost pus de multe ori în evidenţă în capsula fibroasă din jurul unor 
împlânte respinse. 

2.5. Capacitatea de umezire (hidrofilia) 

Energia liberă de suprafaţă y (sau hidrofilia) este un parametru important al 
aderenţei celulare. în general se acceptă faptul că valoarea mare a energiei libere 
de suprafaţa a suprafeţelor hidrofile încurajează adeziunea, deoarece energia 
necesară adeziunii este disponibilă fără probleme în acest caz [45], [122]. 

Studiile privind hidrofilia suprafeţelor Nitinolului au demonstrat că unghiul de 
contact şi energia liberă de suprafaţă pot fi afectate în mod sensibil în urma 
sterilizării, (figura 2.7 a, b; figura 2.8) [170]. 

J 

7S0nm 
\ r 

^ —^ ^ ^^ ^ * I ̂  •• 

25 50^ 50pfi 

a) b) 
Fig. 2.7 Rugozitatea Nitinolului, înainte (a) şi după sterilizarea 

cu oxid de etilenă(b) 
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Suprafaţa lustruită electrochimic prezintă pentru apă un unghi de contact de 
67,4° care corespunde unei valori a energiei libere de 36.1 x 10 N /m, evidenţiind 
un caracter hidrofob al suprafeţei. Toate celelalte suprafeţe, cu excepţia celei 
sterilizate cu oxid de etilenă (EtO) sunt hidrofile {y > 50x10 N/m). 

Suprafeţele lustruite electrochimic favorizează aderarea şi multiplicarea 
fibroblaştilor cu până la 50%, se pare datorită naturii hidrofobe a suprafeţei (y = 36 
X 10 N/m). 

Prin urmare, se poate trage concluzia că în urma sterilizării pot rezulta 
suprafeţe noi, cu un impact biologic necunoscut [133]. 

Procedeele de sterilizare de tipul radiaţiilor y sau fascicolelor de electroni, 
utilizate în special pentru masele plastice, pot afecta de asemenea calitatea 
suprafeţelor. Sterilizarea prin radiaţii y a aliajelor pe bază de Ti poate avea ca efect 
o creştere a solubilităţii metalului [154], [155] [156], [157]. 

Expunerea la acţiunea fasciculelor de electroni, în special la temperaturi 
joase, poate afecta rezistenţa la coroziune într-un mod nedorit, datorită activării 
suprafeţei. 

2.6. Reacţia gazdei ia acţiunea biomateriaieior metalice 

Reacţia gazdei la acţiunea implantului implică o serie de evenimente la 
nivelul matricei extracelulare, culminând, în situaţia ideală, cu osteointegrarea 
implantului [78]. 

Pornind de la reacţiile ce au loc la nivelul interfeţelor, materialele pot fi 
clasificate în toxice, biologic inactive (inerte) şi bioactive sau resorbabile. 

Materialele toxice nu se utilizează pentru confecţionarea implantelor. 
Biomaterialele metalice sunt incluse în categoria materialelor quasi inerte. 

Datorită proprietăţilor mecanice bune, se utilizează pentru confecţionarea 
implantelor ce lucrează la încărcări mecanice relativ mari [2], [18], [19], [119]. 

Osteoliza, resorbţia osoasă şi formarea unei capsule fibroase groase între os 
şi implant reflectă o biocompatibilitate redusă [103]. 

Biocompatibilitatea materialului implantat este în strânsă legătură cu 
reacţiile ce rezultă din interacţiunea dintre suprafaţa biomaterialului şi reacţia 
inflamatorie a gazdei. La aceasta contribuie mai mulţi factori. Unii dintre ei, cum ar 
fi starea generală de sănătate, vârsta, gradul de perfuzie tisulară, factorii 
imunologici, sunt caracteristici ale individului, iar alţii, cum ar fi rugozitatea, 
porozitatea, reacţiile chimice de pe suprafaţă, viteza de coroziune şi toxicitatea 
elementelor metalice prezente în aliaj, ţin de material. 

Reacţia inflamatorie mai poate fi declanşată şi de particulele de uzură 
provenite din materiale non toxice, dar care au o anumită dimensiune. Aceste 
particule pot provoca activarea fagocitelor, declanşând astfel eliberarea de citokine, 
proteinaze, sau alţi mediatori ai inflamaţiei, ducând astfel la dezvoltarea unei 
inflamaţii cronice, însoţite de osteoliză şi osteoporoză [25], [26], [27]. 

în cazul pierderii aseptice a implantului, aceste particule de uzură pot duce 
la formarea, între prosteză şi os, a unei interfeţe membranare de tip sinovial, slab 
vascularizată. 

Răspunsul individual al fiecărei celule depinde de cât de bine reuşeşte 
materialul folosit să reproducă mediul ei natural (extracelular). Agenţii bioactivi 
eliberaţi din celulă pot ataca suprafaţa implantului. 
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Structura fizică a suprafeţei are o influenţă mai redusă asupra răspunsului 
biologic al materialului, deoarece acesta se prezumă non toxic şi nu eliberează nici o 
substanţă biologic activă. Ea intervine în special în cazul absorbţiei proteinelor 
plasmatice. După implantare, are loc un proces de coagulare şi vascularizare. în 
prima etapă, implantul este acoperit cu un cheag ce conţine leucocite, eritrocite şi 
proteine de coagulare. Implantul şi trauma chirurgicală declanşează o reacţie 
inflamatorie care elimină din zonă ţesutul lezat, cheagul şi bacteriile. Celulele 
inflamatorii, în prima etapă granulocitele plimorfonucleare apoi monocitele, 
îndepărtează debrisul şi materialul străin. în etapa ulterioară intervin şi 
macrofagele. în cazul unui proces inflamator prelungit, enzimele provenite de la 
macrofagele activate pot determina fibroblaştii să sintetizeze o capsulă fibroasă în 
jurul implantului. Atât timp cât activarea macrofagelor este menţinută, are loc 
procesul de îngroşare a membranei fibroase [129]. 

2.7. Concluzii 

Capitolul II al tezei abordează problematica interfeţei titan - mediu extern, 
conţinând oxizi şi suboxizi ai Ti. Chiar dacă grosimea unei interfeţe formate în mod 
spontan nu depăşeşte valoarea de 3-6 nm, la nivelul ei au loc un număr foarte mare 
de reacţii chimice şi fizice. Natura şi comportamentul acestei suprafeţe prezintă o 
importanţă deosebită, putând condiţiona evoluţia în timp a implantului. 

O contribuţie personală în această direcţie a fost determinarea modului în 
care metoda de sterilizare aleasă poate influenţa gradul de aderenţă celulară, pe 
diverse plăcute din Ti, Ti anodizat şi Ti acoperit cu hidroxiapatită, prin metode 
electrochimice. Concluzia rezultată, discutată mai pe larg în cadrul capitolului V, este 
că sterilizarea cu etilen oxid este metoda cea mai bună, favorizând aderenţa celulară 
pe toate probele evaluate. 

Studiul proceselor fizice, chimice şi biochimice care iau naştere la acest nivel 
este în continuare un subiect deschis şi o provocare la adresa cercetătorilor. Din 
păcate dimensiunea extrem de redusă a interfeţei, precum şi complexitatea 
fenomenelor ce iau naştere la nivelul ei, cer elaborarea unor metode de studiu noi, 
mai sensibile şi eficiente 
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CAPITOLUL III 
COROZIUNEA IMPLANTELOR METALICE 

3.1. Noţiuni generale legate de coroziune 

Definiţii: 
Coroziunea este interacţiunea fizico-chimică dintre un metal şi mediul său 

înconjurător, care conduce la modificarea proprietăţilor materialului şi deseori la 
degradarea funcţională a acestuia, a mediului său înconjurător sau a sistemului 
constituit din cei doi factori [11], [42]. 

Coroziunea eiectrochimică este coroziunea care implică cel puţin o reacţie 
anodică şi una catodică [14]. 

Din punct de vedere al coroziunii, sistemele biologice prezintă multe 
particularităţi. 

Fluidele corporale pot fi echivalate cu o soluţie aerată conţinând NaCI 0,9% 
(113 mEq/l), cu mici cantităţi de alte săruri sau compuşi organici. Ele mai conţin şi 
cantităţi variate de aminoacizi şi proteine ce pot influenţa coroziunea metalelor. 
Oxigenul dizolvat în sânge poate accelera şi el procesele de coroziune. pH-ul este 
situat în jurul valorii de 7,4. Variaţiile lui sunt mici, datorită sistemelor tampon. El 
poate înregistra mici creşteri locale, adiacente ariei implantului, datorită răspunsului 
inflamator, facilitând astfel apariţia speciilor reactive de oxigen (ROS). 

Celulele prezintă şi o sarcină electrică proprie, ce poate accelera procesele 
de coroziune prin mecanisme electrochimice [47]. 

Toxicitatea produşilor de coroziune poate să crească semnificativ prin 
combinarea acestora cu biomoleculele organismului [111], [116]. 

3.2. Coroziunea prin frecare 

Chiar şi în cazul Ti şi al aliajelor sale, se pot întâlni probleme legate de 
stabilitatea chimică şi mecanică. Acestea au fost atribuite de cele mai multe ori unei 
acţiuni conjugate de atac chimic şi mecanic, aşa numita coroziune prin frecare 
fretting corrosion [73], [99]. 

Coroziunea prin frecare este o formă de uzură carcterizată prin deplasari de 
mică amplitudine, de obicei mai mici de 100 pm. 

în general coroziunea prin frecare este considerată responsabilă pentru cea 
mai mare parte din cantitatea de metal eliberat în ţesuturi. Ea este cauzată de micro 
deplasările ce se produc la nivelul interfeţei os/implant [12]. 

Particulele de uzură produse prin abraziune apar în special în vecinătatea 
protezelor articulare şi a implantelor cu o anumita mobilitate, de exemplu proteza 
totală de şold, necimentată. Aceste particule induc reacţii tisulare multiple, cum ar fi 
osteoliza, degradarea structurii osoase normale, reacţii severe ale macrofagelor, 
granulom, formarea capsulei fibroase şi inflamaţia cronică, producând astfel, în 
timp, destabilizarea şi pierderea protezei sau a implantului. Mărimea particulelor şi 
compoziţia lor sunt esenţiale în acest proces. 

Intensitatea fenomenului depinde de mai mulţi factori. Acţiunea 
simultană a mecanismelor de degradare mecanice şi electrochimice 
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(tribocoroziune) are o importanţă crucială. Cei mai importanţi factori mecanici 
implicaţi sunt presiunea de contact, amplitudinea alunecării la nivelul interfeţei şi 
de frecvenţa mişcărilor. 

Cel mai important dintre factorii chimici este prezenţa stratului pasiv de 
oxid de pe suprafaţa implantului. îndepărtarea lui periodică, chiar dacă este 
urmată de repasivare, duce la o creştere semnificativă a vitezei de coroziune şi 
la formarea fragmentelor de uzură. 

Responsabil dê  fenomenul de coroziune este lichidul extracelular care 
înconjoară implantul. în funcţie de condiţiile existente, proteinele conţinute în 
acesta pot acţiona fie în mod favorabil, ca un lubrifiant, fie nefavorabil, ca un 
agent de chelare care se leagă de ionii metalici, grăbind astfel procesul de 
coroziune. 

3.3. Difuzia pasivă a ionilor metalici 

Eliberarea de ioni metalici prin difuzie pasivă se poate produce (chiar în 
cazul unei pasivări stabile) şi fără existenţa unui atac mecanic. 

în ciuda rezistenţei foarte crescute la coroziune a Ti, el este eliberat din 
implant şi se acumulează în ţesuturile adiacente acestuia. 

Speciile de Ti eliberate la nivel tisular pot provoca reacţii locale, ce variază 
între sever şi moderat. Ele depind de natura chimică a particulelor metalice puse în 
libertate. Din acest motiv, pentru a putea anticipa comportarea implantului în 
mediul biologic este necesar să cunoaştem modului de eliberare şi compoziţia 
speciilor de Ti eliberate. 

3.4. Aspecte electrochimice ale coroziunii 

în prezenţa unor factori de mediu, majoritatea metalelor prezintă tendinţa 
de a forma oxizi, care sunt forma lor termodinamic stabilă. Acest fenomen chimic 
prezintă o importanţă foarte mare [55]. 

Coroziunea apoasă este de natură electrochimică. Ea se caracterizează prin 
apariţia unui curent electric fără existenţa unei surse exterioare, prin deplasarea 
unor electroni ce aparţin masei metalice [87], [114]. 

Ecuaţia lui Nernst pentru o reacţie de electrod 

Fie M un metal în contact cu un solvent polar, cum ar fi apa. Fiecare 
atom metalic poate fi considerat ca un ion ce ocupă un anumit nivel energetic 
stabilizat sub acţiunea mediului său înconjurător electronic şi care poate fi 
reprezentat prin entalpia sa chimică liberă molară. Pentru aceşti ioni ar putea 
exista un nivel energetic diferit în solventul polar, stabilizat de moleculele de apă 
înconjurătoare şi care este reprezentat de entalpia chimică molară, (figura 3.1) 
[13]. 
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Entalpia 
libera 

Metal M 

r x 

/ AG* 

/ 1 f \ 
/ Soluţie 

GC.M i r 

AGc.r 
\ 1 

1 - - ^^^ Ion M̂ "" 
Gc,s 1 

1 — 

Rg. 3.1: Nivelul de energie care reflectă trecerea unui mol de metal în soluţie 

Datorită agitaţiei termice, ionii metalici ar avea tendinţa de a trece spontan 
în soluţie dacă ar putea depăşi bariera energetică constituită de ruperea legăturilor 
lor electrice. Diferenţa dintre maximul acestei bariere energetice şi G C,M reprezintă 
energia de activare A G'̂  necesară trecerii metalului în soluţie. 

Prezenţa de ioni pozitivi în vecinătatea interfeţei metal-apă, precum şi 
excesul de electroni de pe suprafaţa metalului creează foarte rapid o barieră de 
potenţial care are tendinţa de a inversa fenomenul de trecere în soluţie. Se creează 
astfel un echilibru dinamic ce poate fi reprezentat schematic prin reacţia : 

z+ + z e" 

Acest echilibru corespunde unui potenţial E ce reprezintă diferenţa de 
potenţial dintre metalul M şi soluţia ce conţine ionii E este potenţialul 
reversibil al reacţiei de electrod. Când acest echilibru este atins, există o egalitate 
în valori absolute între variaţia entalpiei libere chimice A G r̂ a reacţiei de disoluţie 
(energia produsă de reacţie) şi energia electrică WE necesară străbaterii barierei de 
potenţial E. 

La fel ca pentru o reacţie chimică, entalpia liberă a unei reacţii 
electrochimice este nulă. Energia electrică poate fi scrisă în valoare absolută : 

IVf = zFE [3.1] 

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

Pe de altă parte, considerând că activitatea ionilor metalici în soluţie diluată, 
poate fi egală cu concentraţia lor, se obţine : 
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Gs,c - G „,c = A G c,r = AG^o + RT\n 
M' 

M 
[3.2] 

Unde A Gr,c este entalpia chimică liberă standard de reacţie ([M^*] = 1) la 
temperatură considerată, [M] este activitatea atomilor metalici din metal (egală prin 
definiţie cu 1) şi [M'*] concentraţia ionilor metalici din soluţie. 

Egalând relaţiile [3.1] şi [3.2] pentru [M] = 1, rezultă: 

zFE = AG^^.0 + RT]n[M'*] [ 3 . 3 ] 

sau: 

AC7 ,,0 RT 
5 = - ^ + — l n [ A / - ] [3.4] 

AG „o 
Şi înlocuind EQ = — rezultă: 

zF 

RT 
E = Eo^ — l n [ A / - ] [3.5] 

Relaţia [3.3] este numită ecuaţia lui Nernst pentru o reacţie de electrod. 
Eo este potenţialul standard al electrodului de metal M (potenţialul unui 

metal în echilibru cu o soluţie a ionilor săi la o concentraţie egală cu 1). 
Pentru anumite metale numite « nobile » echilibrul în prezenţa apei se 

stabileşte pentru valori ale concentraţiei M'̂  neglijabile, prin urmare aceste metale 
pot fi considerate ca fiind inatacabile de apă. 

Scara potenţialelor standard de electrod 

Cunoaşterea şi compararea potenţialelor de echilibru pentru diferite reacţii 
de electrod este foarte importantă pentru studiul coroziunii. în acest scop se 
măsoară potenţialul de echilibru E în raport cu alt electrod (tot la echilibru) şi în 
contact elertric cu primul prin intermediul unei soluţii, şi care este numit electrod de 
referinţă [13], [14]. 

Electrodul de referinţă, ales în mod arbitrar, este electrodul standard de 
hidrogen El este alcătuit dintr-un metal inert (platină) scufundat într-o soluţie acidă 
normala la 25» C in care se barbotează hidrogen la presiunea de o atmosferă 

Platina este unicul donor şi acceptor de electroni pentru reacţia : 

2H* + 2e ^^Hj [3.6] 
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Celula electrochimică utilizată este reprezentată în figura 3.2: 

"2 - l 

Fig. 3.2: Celulă electrochimică H2 / M 

Tensiunea V măsurată corespunde diferenţei de potenţial dintre metal şi 
electrodul standard de hidrogen. Prin convenţie, potenţialul Eh al acestui electrod 
este considerat arbitrar ca fiind egal cu zero [40]. 

Folosind această convenţie, ecuaţia lui Nernst poate fi reformulată astfel : 

V = E = Eo + 
zF 

[3.7] 

Valorile Eq determinate prin această metodă pentru diferite materiale 
constituie scara lui Nernst care clasifică metalele în funcţie de tendinţa lor de a 
trece în soluţie la 25°C (tabelul 3.1.). 

Din această scară se poate deduce că metale cum ar fi aurul, argintul sau 
cuprul care prezintă potenţiale standard pozitive nu vor fi atacate de apă. Acestea 
sunt metale numite « nobile » [13]. 

O altă aplicaţie practică a scării lui Nernst este protecţia unui metal cu 
ajutorul altuia, de exemplu cea a fierului cu ajutorul zincului, care se efectuează 
industrial fie printr-un procedeu numit galvanizare, fie cu ajutorul unui anod de 
sacrificiu pentru suprafeţele foarte mari (coca navelor). 

Cu toate acestea tabelul este un ghid imperfect deoarece în unele cazuri 
suprafaţa metalului se poate acoperi cu un film pasiv care are ca efect modificarea 
potenţialului său, dând astfel metalului un caracter mai nobil. 
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Tabelu 3.1. Potenţialele standard de electrod în raport cu hidrogenul 
Echilibrele Eo la 25°C (Volţi) 

Au «-•Aû '̂  + 3e' + 1,500 
Pt « Pt 2 + + 2e' + 1,188 
Ag Ag* + e" + 0,799 
Hg ^ Hg ^̂  + 2e- + 0,796 
Cu Cu + 2e- + 0,337 
Hz 2 Ĥ  + 2e- 0,000 
Pb Pb + 2e- - 0,126 
Sn Sn + 2e' - 0,136 
Mo ^ Mo + 3e' - 0,200 
Ni Ni + 2e- - 0,257 
Fe -^Fe ̂ ^ + 26" - 0,440 
Cr -^Cr + 3e - 0,740 
Zn ^Zn^* + 2e - 0,763 
Al Al ^̂  + 3e- -1,660 

Diagramele lui Pourbaix 

Ecuaţia lui Nemst [3.5], ce ne dă potenţialul reversibil al unui electrod derivă din 
fonmula mai generală a potenţialului de echilibru al unei reacţii de oxido-reducere: 

zF n[redY [3.8] 

Unde ai şi bi reprezintă coeficienţii stoechiometrici ai speciilor oxidate, 
respectiv reduse, iar z numărul de electroni implicaţi în reacţie. 

Numeroase reacţii de electrod, în special cele ce conduc la formarea de oxizi 
în mediu apos, au loc sub intervenţia ionilor de H"̂ . 

Potenţialul E al unei astfel de reacţii va depinde prin urmare de pH -ul 
soluţiei. Astfel, pentru oxidarea Crîn mediu apos: 

2 Cr 3 H 2O ^ Cr 2O 3 6 H"" + 6e 

Ecuaţia [3.6] aplicată reacţiei [3.7] devine: 

5 -E , [Cr,Q3][//-] 
f cwc,o, - ^ocwco, + ^ [ H . O f l C r f 

Când [H2O] = [Cr jOa] = [Cr] = 1, relaţia devine: 

RT 

[3.9] 

[3.10] 

^Cr.'Cr^O^ ~^OCr/Cr,Oy [3.11] 

La 25 ° C, relaţia devine 

[3.12] 
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Şî mai simplu, pentru hidrogen: 

+ e 

=-0.059pH 

prin convenţie. 

Iar pentru oxigen: 

40hr 

[3.13] 

[3.14] 

OIOH-
= \ 23-0.059pH 

[3.15] 
[3.16] 

Prin urmare este posibil să reprezentăm diferitele echilibre în funcţie de pH. 
O astfel de diagramă se numeşte diagrama potenţial-pH sau diagrama iui 
Pourbaix [14]. 

Figura 3.3 reprezintă o astfel de diagramă simplificată potenţial-pH pentru 
Fe. Prin convenţie, această diagramă se realizează pentru o temperatură de 25 ° C şi 
pentru o concentraţie de 10"̂  moli/l. 

Potentiel (V) 

1.4 

6 8 
pH 

Fig. 3.3 Diagrama simplificată potenţial - pH pentru fier 

Se constată că într-un mediu acid sau neutru fierul poate reacţiona cu 
protonii cu o degajare de hidrogen, în timp ce într-un mediu alcalin el rezistă mai 
bine la coroziune deoarece oxizii formaţi nu se dizolvă uşor prin reacţia cu ionii de 
HO". Această constatare este în concordanţă cu practica. într-adevăr, în mediu acid 
sau neutru fierul se corodează mai repede, iar în mediu bazic, rezistenţa sa este mai 
bună (de ex. în beton). 
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Pe diagrama din figura 3.3. sunt reprezentate două drepte, a şi b. Domeniul 
cuprins între cele două drepte corespunde domeniului stabilităţii apei. 

într-o formă generală, cele două drepte delimitează trei regiuni importante: 
Toate metalele al căror potenţial de echilibru, pentru o concentraţie a 
ionilor de 10 mol/l este situat sub dreapta (a) sunt atacate de apă cu 
degajare de hidrogen, conform reacţiei: 

M -^zH 20^ M^^ z OhT z/2 Hz'ţ [3.17] 

Toate metalele ale căror potenţiale de echilibru pentru o concentraţie de 10"® 
mol/l sunt situate între dreptele (a) şi (b) nu sunt atacate decât în prezenţa 
oxigenului conform reacţiei: 

M z/4 02 -¥Z OH [3.18] 

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

După cum a fost deja menţionat, oxizii superficiali formaţi pe parcursul 
atacului unui metal pot avea o acţiune protectoare asupra metalului subiacent. în 
acest caz se spune că metalul este pasivabil, filmul superficial purtând numele de 
film pasiv. în cazul atacului unui metal în mediu apos, la 25° C, diagramele Pourbaix 
permit să se definiească domeniile teoretice de imunitate, de pasivare şi de 
coroziune pentru metalul considerat, după cum se vede în figura 3.4. 

Cu toate acestea, diagramele lui Pourbaix, realizate pe considerente 
termodinamice, dau doar informaţii de natură termodinamică despre stările de 
echilibru şi posibilităţile teoretice de reacţie, fără a furniza însă nici o indicaţie 
despre viteza de reacţie. Acesta este o- biectul cineticii electrochimice. 

Cunoscând faptul că în corpul uman temperatura este de 37 ° C şi valoarea 
pH-ului în jur de 7, cu ajutorul diagramelor lui Pourbaix se poate anticipa 
comportamentul unui metal sau aliaj în aceste condiţii şi se poate concluziona dacă 
el se pretează sau nu pentru confecţionarea de implante. 

Crofn Cupru Aluremiu Nichel 

: hnunitate I : Pasivare : Coroziune 

Fig. 3.4 Domeniile teoretice de imunitate, pasivare şi coroziune 
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3.5. Cinetica electrochimică 

Ecuaţia lui Butler-Volmer 

Viteza unei reacţii chimice poate fi definită ca numărul de moli ce 
reacţionează în unitatea de timp şi de suprafaţă a electrodului. Această cantitate s-a 
demonstrat a fi dificil de măsurat prin metode directe [13], [14], [87]. 

în cazul reacţiilor electrochimice, care implică transfer de sarcină, viteza de 
coroziune poate fi exprimată în termeni echivalenţi unui curent: 

J = zFv [3.19] 

Unde 
J = densitatea de curent a sarcinilor : (A /m 
z : valenţa metalului 
F : constanta lui Faraday (96500 C /mol) 
V : viteza de reacţie (moli/sec) 
Dacă se aplică această formulă relaţiei ce exprimă reacţia de oxido-reducere 

reprezentativă pentru coroziunea metalelor, se obţine: 

Red^Ox + ze" [3.20] 

Vc defineşte viteza reacţiei catodice iar Vg pe cea a reacţiei anodice cărora le 
corespund densităţile de curent Jc şi Ja ('a echilibru şi în valori absolute Va =Vc şi Ja 
=Jc) 

Vitezele de reacţie sunt proporţionale cu concentraţiile speciilor ce 
reacţionează şi depind de bariera de energie corespunzătoare ruperii legăturilor 
atomice (entalpia de activare ) şi urmează legea lui Arrhenius [77]. 

Fie pentru reacţia anodică: 

AG* 
Va = C «ê  exp [3.21] 

K1 

Iar pentm reacţia catodică: 

AG'r 
Vc =ko>cC o. exp( [3.22] 

RT 

Unde kaed şi kox sunt constante, C Red si C ox reprezintă concentraţiile 
speciilor ce reacţionează, AG* si A G j reprezintă variaţiile entalpiei libere 
electrochimice de activare a reacţiilor anodice şi a celor catodice, R este constanta 
gazelor = 8.314472 J/kMol °K şi T este temperatura (în grade K). 

Entalpia liberă de activare se poate descompune în entalpia liberă chimică 
de activare AG^ care nu depinde de potenţial şi în energia electrică de transfer a 

sarcinilor la potenţialul A^ care se distribuie, pentru reacţiile parţiale, după 
relaţiile: 
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Reacţia parţială anodică: 

Reacţia parţială catodică: 

[3.23] 

[3.24] 

A^ reprezintă variaţia de potenţial la interfaţa metal-soluţie şi a 
coeficientului de transfer al sarcinilor (O < o < 1) ce traduce raportul transferului de 
sarcini între două reacţii parţiale anodice şi catodice după cum se reprezintă 
schematizat în figura 3.5: 

ReducâtorM Oxidant M ^ ^ Ze-

Nivelul energiei chimice 
Nivelul energiei electrochimice 

Fig. 3.5: Influenţa potenţialului A^ asupra energiei de activare 
a unei reacţii electrochimice. 

Dacă asupra electrodului M se aplică un potenţial A^>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 uşor sa cedeze electroni şi energia de activare a 
reacţiei anodice de disoluţie va scădea cu azFA(f>, în timp ce cea a reacţiei inverse 
va creşte cu (1 - a)zFA(t>. 

Cazul particular când o =1/2 corespunde unei curbe simetrice în raport cu 
axa ce trece prin vârful ei şi energia AWe furnizată se va repartiza în mod egal 
pentru fiecare reacţie parţială. Raportând relaţiile [3.23] şi [3.24] la expresiile 
vitezei de reacţie şi utilizând expresia densităţii de curent [3.19] se obţine, pentru 
valorile absolute ale densităţilor curenţilor anodic si catodic: 
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J . = [3.25] 

Jc = [3.26] 

Viteza v a reacţiilor electrochimice este dată prin v = v^ - VcŞ\ în termeni de 
densitate a curenţilor de schimb: J = Jg - Jc. 

Pe de altă parte, potenţialul electrodului E este măsurat în raport cu un 
electrod de referinţă al cărui potenţial Eref este constant. Prin urmare rezultă: 

E= [3.27] 

Utilizând relaţiile [3.22], [3.23] şi [3.24] şi grupând termenii ce nu depind 
de potenţialul E în constantele k'red şi k'ox rezultă: 

J = J ^ - J , = - ^ ^ ^ [ 3 . 2 8 ] 

I. j , I- I- ~ Xfiref ^ ^̂  ^ r-Unde ; k'i = ki exp — ; Xred = -ozF; ; Xox =(1- o)zF 
RT 

Cât timp reacţia de oxido-reducere este la echilibru, densitatea curentului de 
schimb J (sau viteza globală v) sunt nule. Aceasta nu înseamnă că nu se întâmplă 
nimic, ci doar că există o egalitate între reacţiile parţiale anodice şi cele catodice, fie 
ca Pal = Pcl = Pol/ Jofiind densitatea de curent de schimb al reacţiei de electrod la 
echilibru. 

Prin definiţie, potenţialul E este egal cu potenţialul reversibil Erev de 
electrod, definit prin relaţia lui Nernst. 

Jo este densitatea de curent de schimb în cazul reacţiei de electrod la 
echilibru. Prin definiţie, potenţialul E este egal cu potenţialul reversibil Erev de 
electrod, definit prin relaţia lui Nernst [3.7]: 

70 = z F ^ C , . , = zF^^C^ e x p ( - J [3.29] 

Introducând expresia pentru J o în expresia [3.29] obţinem: 

zF zf 
J = J o [ exp (a—7) - exp(-(l -a^)T])] [3.30] 

RT rt 

Unde n= E-E rcv reprezintă supratensiunea sau diferenţa potenţial în raport 
cu valoarea de echilibru E r c v pentru care pal = Pd = Pol si J = 0. 

Relaţia [3.30] este cunoscută sub numele de ecuaţia lui Butler-Volmer de 
electrod. Toate aceste relaţii fac legătură dintre potenţialele electrochimice 
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înregistrate cu ajutorul electrozilor şi reacţiile chimice (care implică direct 
coroziunea, respectiv transferul de masa). Reprezentarea grafica a potenţialelor 
anodice, respectiv catodice şi prelucrarea lor ulterioară stă la baza studiului 
comportamentului la coroziune prin metode electrochimice [101]. 

Dreptele lui Tafel 

în cazul unei supratensiuni n suficient de mare, una sau cealaltă dintre 
reacţiile catodice sau anodice devine rapid neglijabilă. Acest fenomen este ilustrat în 
figura 3.6, unde este reprezentată variaţia densităţii de curent J, Ja şi Jc în funcţie de 
potenţialul E [13], [14]. 

Fig. 3.6 Evoluţia densităţilor de curent în funcţie de potenţial (scara liniară) 
A 

In cazul unei supratensiuni Ha anodice, va rezulta: 

zF 
J = J, = Jo exp « — 7 . [3.31] 

Iar pentru supratensiunea catodică: 

J = Jc = Jo [3.32] 

Prin relaţiile [3.31] şi [3.32] se pot deHnl comflcl^nţll Iul TaM anodic şi 
catodic prin: * 

B = — B =—H— 
^^ azF^'^' {\-a)zF [3.33] 

Sau: 

[3.34] 
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Pentru ramura anodică: 

logio Pa) = ria 

Şi pentru ramura catodică: 

[3.35] 

log 10 (JJ = -
Vc [3.36] 

Relaţiile [3.35] şi [3.36] reprezintă dreptele lui Tafel anodice şi catodice, 
care descriu limitele anodice şi catodice ale ecuaţiei generale Butier-Volmer [3.30]. 

Reprezentarea logio |J| în funcţie de E este folosită în mod curent pentru 
determinarea parametrilor cinetici 3o, (3 a şi 3 c- Intersecţia dreptelor lui Tafel, ce 
corespund la pal = Pd = Pol şi are supratensiuni n aŞi H c nule (E = Ê v) permite 
prin urmare în cazul unei reprezentări de acest tip, o determinare grafică a valorilor 
densităţii de curent de schimb la echilibru. Tipul de diagramă obţinut astfel este 
reprezentat schematic în figura 3.7. 

1U23Pa) 

Fig. 3.7 Curba logio PI = f(E) şi dreptele lui Tafel 

Domeniile de potenţial pentru care curba intersectează dreptele lui Tafel 
sunt domeniile lui Tafel anodic şi catodic. 

Potenţialul de coroziune 

Un sistem de coroziune constă practic din două reacţii electrochimice cuplate 
ce corespund una oxidării metalului (M-̂ M̂ "" + z e ) şi cealaltă reducerii oxidantului 
prezent în soluţie, de exemplu + 2e -^Hz (figura 3.8) 
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iog,o>Jl A 

^ S , . Dreptele lui Tafel 

' 1 y ^ 
\ / ^ 

X 
/' \ 1 / \ 

/ II/ \ 
N l ' / \ X 

l ' l V 
Erev 

Reducâtor 
Erev 

Oxidant 

Fig. 3.8 Reprezentarea schematică a unui sistenn de coroziune 

în locul densităţii de curent de echilibru JQ şi al potenţialului reversibil de 
electrod Ê v se vorbeşte în acest caz de densitatea curentului de coroziune Jcor 
şi de potenţialul de coroziune Ecor • 

în absenţa unui curent exterior va exista o egalitate între valorile absolute 
ale densităţilor curenţilor anodici de disoluţie şi ale celor catodici de reducere. Curba 
obţinută poartă numele de curba de polarizare. Această curbă (reprezentată cu linii 
continue în figura 3.8.) rezultă din suma curbei anodice a reducătorului şi a curbei 
catodice a oxidantului. La fel ca pentru un sistem cu un electrod, una sau cealaltă 
dintre aceste reacţii devine rapid neglijabilă pe măsura ce se produce îndepărtarea 
de potenţialul de Ecor, şi curba reîntâlneşte domeniul Tafel corespunzător. 

Rezistenţa de polarizare 

In cazul unei supratensiuni r) relativ scăzute, se pot înlocui relaţiile 
exponenţiale cu dezvoltările lor în serii finite. Prin urmare pentru J se obţine: 

JT* 17 

y = Jo[(l + « 4 - 7 ) - (1 - (1 - a ) 4 - ; 7 ] 
RT RT 

[3.37] 

Fie 
zF 

J = Jo 7 
RT ' 

[3.38] 

Rezultă o relaţie liniară între curent şi potenţial şi prin analogie cu legea lui 
Ohm definim rezistenţa de polarizare Rp: 

1 RT 

Jo ^F 
[3.34] 
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Reprezentarea din figura 3.8 şi relaţia [3.39] stau la baza tehnicilor 
electrochimice de determinare experimentală a vitezei de coroziune, constituind 
fundamentul teoretic ce stă la baza determinării comportamentului la coroziune prin 
metode electrochimice şi a interpretării rezultatelor obţinute [40]. 

Un aspect similar au şi curbele experimentale obţinute cu ajutorul 
potenţiostatului galvanostat VoltaLabZl [136], [146], [147], [148]. 

3.6. Metode generale de protecţie împotriva coroziunii 

în vederea asigurării unei protecţii eficiente împotriva coroziunii, pot fi 
folosite, la modul general, una dintre metodele următoare: 

- Alegerea judicioasă a materialului - în cazul implantelor opţiunile sunt 
limitate de biocompatibilitatea acestora. 

- Adaptarea formei pieselor - riscul coroziunii poate fi diminuat prin 
modificarea şi adaptarea formei obiectelor la condiţiile de utilizare. Soluţiile 
instructive se elaborează în funcţie de tipul de coroziune împotriva căruia se luptă, 
în cazul implantelor se recomandă evitarea vârfurilor şi a muchiilor ascuţite 
deoarece acestea se comportă ca nişte concentratori de sarcină, accelerând 
coroziunea pe suprafaţa lor. 

- Adăugarea în mediu a unor inhibitori ai coroziunii - metodă 
aplicabilă doar industrial. 

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

3.7. Determinarea experimentală a vitezei de coroziune 

Determinarea comportamentului la coroziune prin metode electrochimice s-a 
realizat în laboratorul CIDUCOS, acreditat RENAR în conformitate cu SR EN ISO/ CEI 
17025: 2005, certificat de acreditare nr. 477-L/2007. Metoda are la bază corelaţia 
directă ce există între potenţialul de coroziune E (Io), curentul de coroziune Icon-osion 

şi rezistenţa de polarizare Rp, ce reprezintă mărimi electrice măsurate între electrozi 
şi cantitatea de metal transferată în mediul coroziv. Cele mai folosite unităţi de 
măsură pentru viteza de coroziune sunt [g/an] şi [mm/an] [136], [146], [151], 
[178] [179] [180]. 

^cotrosion, E (Iq) Şi Rp pot oferi date suplimentare referitoare la stabilitatea 
chimică a metalului testat şi la rezistenţa stratului protector de pe suprafaţa 
acestuia. 

Potenţiostatul Voltalab 21 permite utilizarea următoarelor metode de lucru: 
potenţiale de circuit deschis (OCP), coroziune galvanică (Evans), coroziune în puncte 
(Pitting corrosion) şi voltametrie ciclică. 

Aparatura folosită la determinarea vitezei de coroziune constă din: 
> Potenţiostatul / galvanostatul VoltaLab 21, (figura 3.9) de construcţie 

compactă, cu un generator de semnal integrat. Este însoţit de softul propriu 
de achiziţie VoltaMaster 4. Folosind softul de achiziţie VoltaMaster 4, rata 
maximă de scanare este de 10 mV/s. VoltaLab 21 înregistrează rezistenţa 
de polarizare şi potenţialul de coroziune pentru un interval de timp destul de 
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lung, (ore până la zile). De asemenea mai sunt disponibile şi module de 
determinare a coroziunii în puncte şi a coroziunii galvanice. 

Fig. 3.9 Potenţiostatul/galvanostat VoltaLab 21 

> Celula electrochimică BEC/EDI este confecţionată din sticlă tip pyrex şi 
permite termostatarea. în plus aceasta poate fi utilizată cu mai multe tipuri 
de electrozi. 

> Electrozi 
> B20B110 1 XRllO - Electrod de referinţă din calomel 
> B35M110 1 XMllO - Electrod de platină (0=1 mm, I = 10 mm) 

Reactivi şi soluţii de lucru pentru determinarea comportamentului la 
coroziune în medii biologice: 

> Ser fiziologic 
> Soluţie Ringer 
> Soluţie Ringer lactat 
> Albumină serică bovină (BSA) 
> Salivă artificială 
> Soluţii de albumină cu concentraţii diferite 
> Apă distilată, pentru prepararea unor soluţii şi spălarea 

echipamentului 
> KCI pentru completarea electrolitului. 

> Echipament de calcul de tip PC. 

Pregătirea probei se face în următorii paşi: 
> înainte de efectuarea determinării, proba se degresează, se spală din 

abundenţă cu apă distilată şi se şterge cu hârtie de filtru. Se poate efectua 
în prealabil şi o lustruire pe hârtie abrazivă. 

> Pentru teste cu caracter biologic, încercările fizice se efectuează în condiţii 
de mediu cât mai apropiate de cele fiziologice şi anume: pH 7,3 - 7,4 şi 
temperatura de 37° C. Pentru saliva artificială valoarea pH-ului poate varia 
între 5,5-7. Condiţia de pH este îndeplinită prin utilizarea unor medii 
adecvate (menţionate mai sus). în anumite situaţii se pot efectua 
determinări şi la alte valori ale pH-ului. 

> Pentru teste cu caracter biologic temperatura vasului de coroziune se 
menţine în jurul valorii de 37±2° C prin utilizarea unei băi de termostatare. 
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Pentru creşterea încrederii în rezultatele încercărilor, s-au efectuat un număr 
de 20 de încercări pe probe confecţionate din Titan CP Grad 2, având aceeaşi 
compoziţie chimică şi ale căror suprafeţe au fost prelucrate în aceleaşi condiţii: 
lustruire mecanică, lustruire chimică, pasivare în acid azotic 10 % urmată de 
fierbere în apă distilată timp de trei ore. Ca mediu de coroziune a fost folosită o 
soluţie perfuzabilă de Ringer lactat. Toate determinările au fost efectuate la 
temperatura de 37 °C, menţinută constantă prin termostatare. 

Valorile obţinute precum şi cele calculate din acestea, sunt prezentate în 
tabelul 3.2: 

Tabelul 3.2 

Nr. 
Crt. 

Valoare 
determinată 

(nm/an) 
X-Xmed (X-Xmed)^ 

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 număr de determinări de coroziune n > 10, respectiv 20 de valori, 
determinarea incertitudinii de măsurare se face astfel [22], [136]: 

• Se calculează media aritmetică a valorilor determinate: 

^ = = 566,254 [3.40] 

• Se calculează abaterea standard a valorilor determinate: 

= = 83,8812 
Mn-1 

[3.41] 
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• Se determină intervalul de confidenţă al mediei valorilor 
determinate, urmărind secvenţa: 

• Se stabileşte nivelul de încredere al determinărilor de 95% (y); 

lU 
2 

unde n=20 este numărul gradelor de libertate (de determinări) 
Se obţine t=2 

• Se determină abaterea standard a mediei 

Din tabele statistice se alege valoarea parametrului / -.n-l 

S 
= 18,7594 

• Limitele intervalului de confîdenţă al mediei (incertitudinea 
extinsă): 

U=t* =37,5128 nm/an 

Prelucrarea datelor măsurărilor 
Se face utilizând softul de achiziţie VoltaMaster 4, ce însoţeşte aparatul, 
în cazul probelor care conţin un singur metal, se utilizează în calcule valenţa 

acestuia pentru care dă oxizii cei mai stabili din punct de vedere termodinamic. 
în cazul aliajelor, se utilizează în calcule o valenţă medie, calculată 

conform relaţiei: 
^ m 

" ^100 
Vm= Xt^^^xv, [3.43] 

Unde: 
Vm = valenţa medie luată în calcul 
mi = masa procentuală a metalului i din aliaj 
V| = valenţa metalului i 

Din meniul Sequence edition se selectează metoda şi parametrii de lucru. 
Fişierele de date obţinute în umia încercării sunt de tip VM4Rles.exp şi de tip text. 
Acestea pot fi prelucrate atât de software-ul aferent, dar pot fi şi uşor 

importate în orice program de calcul statistic. 
După prelucrare se obţin curbele caracteristice (Tafel, Evans, Stern) din care 

se determină viteza de coroziune (h), exprimată în mm/an (sau în submultiplii ai 
acestor unităţi). 

Transformarea rezultatelor din mm/an (h) în mg/an (m) se face ulterior, din 
datele suplimentare cunoscute: suprafaţa electrodului (s), densitatea materialului 
(P) Şi grosimea corodată(h): m = s x p x h [mg/an]. 

Modul de tratare a rezultatelor aberante 

Rezultatele aberante se obţin de cele mai multe ori datorită unor erori 
grosolane. La baza acestora pot sta unul dintru factorii următori: 

> Conectarea greşită a electrozilor la aparat 
> Unul sau mai mulţi electrozi nu sunt introduşi corect în mediul de lucru 

BUPT



3.8 - Comportamentul implantelor de titan în medii biologice 61 

> Contacte electrice imperfecte 
> Depuneri de oxizi pe suprafaţa contactelor sau a electrodului de lucru 
> Fluctuaţii mari ale tensiunii de alimentare 
> Selectarea unei metode de determinare inadecvate 

în această situaţie se impune verificarea instalaţiei, determinarea cauzei 
erorii şi eliminarea ei. Rezultatele obţinute în această situaţie nu se validează. 

3.8. Comportamentul implantelor de titan în medii 
biologice şi substituenţi ai acestora 

Plasma umană reprezintă un mediu extrem de complex, compoziţia ei medie 
fiind cea din tabelul 3.3: 

Tabelul 3.3 Prind palii componenţi ai plasmei umane 
Component Concentraţie 

(mg/mi) 
Masă moleculară 

Albumină 40,00 66000 
IgG 15,00 150000 
al-Antitrypsină 3,00 54000 
Fibrinogen 3,00 340000 
a2-Macroglobulina 3,00 725000 
Transferi nă 2,60 77000 
IgA 2,30 162000 
a2-Haptoglobina 2,00 100000 
HDL 2,00 195000 
Complement 3 1,60 180000 

In practică este imposibil de reprodus un mediu de o asemenea 
complexitate prin urmare se utilizează substituenţi ai acestuia, în special soluţii 
perfuzabile de tip Ringer, Ringer lactat, Hartman, etc. 

Suprafaţa implantului interacţionează cu proteinele plasmatice cu cea mai 
mare concentraţie: albuminele, globulinele şi fibrinogenul [117], [118]. 

în organismul uman, implantele sunt supuse la acţiunea unui mediu cu 
proprietăţi relativ constante: 37°C, pH=7,2-7,4 şi o compoziţie a mediului constă. în 
pofida acestor aparenţe, mediile biologice sunt mult mai agresive decât par, în 
special datorită celulelor specializate de tip monocitar-macrofagic, capabile să 
producă enzime litice şi peroxidice extrem de agresive. 

Tipul de proteine adsorbite pe suprafaţa implantului (primul strat), sau 
raportul albumine/proteine au o influenţă foarte mare asupra eliberării de ioni 
metalici. Albumina se leagă puternic de suprafaţa metalică şi de ionii metalici 
eliberaţi din implant, influenţând viteza de coroziune şi toxicitatea. Fibrinogenul 
stimulează agregarea plachetară, în timp ce albumina o previne. Suprafaţa 
substatului are de asemenea un rol crucial. Prezenţa unor grăunţi în structura 
oxidică cristalină duce la apariţia unor modificări în distribuţia locală a electronilor. 
Atunci când fibrinogenul este absorbit pe o astfel de suprafaţă, electronii lui sunt 
transferaţi structurii cristaline, ducând la fragmentarea lui şi la activarea plachetelor 
sanguine. Ti02 amorf reduce descompunerea fibrinogenului, fiind prin urmare mult 
mai avantajos în ceea ce priveşte biocompatibilitatea faţă de sânge. 
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în scop experimental au fost folosite trei plăcuţe de Ti cu dimensiunile de 
10x10x1,5 mm şi având compoziţia chimica dată în tabelul 3.4: 

Tabelul 3.4 Compoziţia chimică a plăcuţelor de Ti 

N C H Fe O Al V Mo Zr Si Ti Zres 
0,030 0,050 0,003 0,120 0,110 0,480 - - - — 0,050 base 0,250 

Suprafeţele lor au fost lustruite şi clătite din a bund enţă cu apă d istilată. 
Temperatura la care au fost efectuate toate determinările a fost de 37®C, menţinută 
constantă prin termostatare [161]. 

Determinările au fost efectuate în următoarele medii: soluţii Ringer lactat, 
salivă artificială şi albumină 2 g/l, dizolvată în Ringer lactat [23]. 

Compozipa soluţiei perfuzabile Ringer lactat: 
Na "" = 147 mmol/l 
K̂  = 4 mmol/l 
Câ ^ = 2,28 mmol/l 
Cr =111 mmol/l 
Acid lactic = 44,6 mmol/l. 

Compoziţia saUvei artificiale: 
KCI = 1,5 g/l, 
NaHC03 = 1,5 g/l, 
NaH2P04 = 0,5 g/l, 
KSCN = 0,5 g/l, 
acid lactic = 0,9 g/l 

3.9. Analize electrochimice 

Analizele electrochimice au fost efectuate prin voltametrie ddică, utilizând 
metoda Tafel. Electrozii de lucru a fost chiar plăcuţele de Ti, având o suprafeţă efectivă de 
2 cm^ Ca electrod de referinţă a fost folosit ESC, iar electrodul auxiliar a fost unul de Pt. 

Variaţiile potenţialelor şi ale Rp pun în evidenţă prezenţa unui film pasiv, 
protector, foarte stabil la expunere îndelungată, prin urmare materialul folosit 
prezintă o stabilitate pe termen lung în toate mediile în care a fost testat [42], [44]. 

Diferenţele observate ale Rp şi vitezei de coroziune în mediul de albumină pot fi 
induse de interacţiunea albuminei cu ionii metalid eliberaţi de pe suprafeţa implantului. 

în figurile 3.9, 3.10, 3.11 se prezintă comportamentul la coroziune în 
diverse medii pentru probe de titan cu suprafaţa corodată de 2 cm^ şi care au fost 
supuse aceluiaşi regim de prelucrare prealabilă. Determinările au fost făcute la 
37^C, în baie de termostatare. 

:rmmm^mmmmm 

m 

Rg, 3.9 a Voltametrie ddică în Ringer lactat Rg. 3.9 b Transformarea Tafel în Ringer lactat 
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Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 566,770 nm/an 
Rp = 294,46 kAohm*cm^ 
E(i=0) = 387,92 mV 

i X . . i t 

Fig. 3.10 a Voltametrie ciclică în salivă Fig. 3.10 b Transformarea Tafel în salivă 
artificială artificială 

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

Fig. 3.11. a. Voltametrie ciclică 
în albumină 2 % 

Fig. 3.11.b Transformarea Tafel 
în albumină 2% 

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

Voltamogramele ciclice din figurile de mai sus reprezintă variaţia densităţii 
de curent în funcţie de potenţial, exprimată în |jA*cm"̂  / V, în mediile de mai sus. 
Transformările Tafel sunt reprezentările grafice ale variaţiei logaritmului densităţii de 
curent în funcţie de potenţial, pentru curbele obţinute prin voltametrie ciclică, [log 
(|jA*cm-^) / V]. Ele permit calculul valorilor pentru viteza de coroziune, rezistenţa 
de polarizare Rp şi calculul potenţialului de coroziune E(i=0) [117], [118]. 
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După cum se observă, viteza de coroziune depinde de mediile în care se 
desfăşoară procesul. Valoarea cea mai mare a fost obţinută în soluţia de 
albumină. 

Valorile obţinute în Ringer lactat (0,00057 mm/an ) sunt comparabile cu 
cele obţinute de alţi autori, în medii similare - 0,0001 mm/an în soluţie Ringer şi 
0,00035 mm/an în soluţie Hank. Diferenţele pot fi induse de micile abateri ale 
compoziţiei metalelor testate [23], [117], [118]. 

Diferenţele semnificative observate între soluţiile Ringer lactat şi de 
albumină 2g/l subliniază influenţa proteinelor asupra vitezei de coroziune. La 
prima vedere se poate trage concluzia că pentru a modela cât mai corect mediile 
biologice, se recomandă adăugarea unei mici cantităţi de proteine (2%-4% dacă 
se doreşte simularea plasmei şi 40% pentru modelarea lichidului sinovial). 
Determinarea cât mai exactă a acestei cantităţi şi elaborarea unor modele care 
să reproducă cât mai fidel mediile biologice ar putea fi obiectul unor studii 
ulterioare. 

Pe parcursul procesului de coroziune se eliberează doar o cantitate mică de 
ioni de Ti. Pentru un an, considerând un implant cu aria de 2 cm ,̂ rezultă o 
concentraţie a acestora de 0,5103x10"^ mg/l în Ringer lactat, 0,225 mg/l în salivă 
artificială şi 0,0099 mg/l în soluţia de albumină 2g/l. Toate valorile se situează sub 
concentraţia maximă admisă pentru Ti (2 mg/l, fără nici un semn de toxicitate 
clinică, conform datelor din literatura de specialitate) [88]. 

Diferenţele observate ale Rp şi vitezei de coroziune în mediul de albumină 
pot fi induse de interacţiunea albuminei cu ionii metalici eliberaţi de pe suprafţa 
implantului. 

3.10. Studiu comparativ ai coroziunii pentru diferite 
metale utilizate pentru confecţionarea implantelor 

în acest scop s-au utilizat şapte plăcuţe metalice, confecţionate din mai 
multe metale biocompatibile, cu suprafaţa de 20x101 mm, având compoziţiile 
chimice prezentate în tabelele 3.4 - 3.10. 

In prealabil, plăcuţele au fost prelucrate metalografic, prin şlefuire, lustruire 
şi 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 în 
soluţie Hartman, având compoziţia: 

NaCI = 6,02 g/l 
KCI = 0,37 g/l 
CaCI/CaCl2 X 2H2O = 0,29 g/l 
Na lactat = 3,14 g/l 
osmolaritate = 3,14 g/l 

în cazul oţelului 316 L, având compoziţia chimică dată în tabelul 3.4 şi 
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.12a şi 3.12b, se obţin 
rezultatele experimentale: 
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Tabelul 3.4. Compoziţia chimică a probei de oţel 316L 
C<M> Si'Vo Mn% Cr% Ni % Mo% Cuo/o 

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 

Fig. 3.12 a Voltametrie ciclică 316L Fig. 3.12 b Transformarea Tafel 316L 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 59,42 |jni/an 
E(i=0) = -391,20 mV 
i corrosion = 0,0060 mA/cm^ 
Rp = 15,37 

în cazul oţelului 304 L, având compoziţia chimică dată în tabelul 3.5 
şi comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.13a şi 3.13b, se 
obţin rezultatele experimentale: 

Tabelul 3.5. Compoziţia chimică a probei de 304L 
C% Si% Mno/o P% So/o Cro/o Mo<yo 

< 0,03 < 1.0 < 2,0 < 0,045 < 0,03 18,0-20,0 -

Ni% 
8,0-12,0 

4 
/ f 

Fig. 3.13 a Voltametrie ciclică 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^ 
Rp = 5,01 kft»cm2 
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în cazul oţelului 321, având compoziţia chimica dată în tabelul 3.6 şi 
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.14a şi 3.14b, se obţin 
rezultatele experimentale: 

Tabelul 3.6. Compoziţia chim că a probei 2 521 
C<M> Mn<¥o P% S'Vo Cr% MoVo 

< 0,080 S 1,0 < 2.0 < 0,045 < 0,03 17,0-19,0 -

Ni% Ti% 
9,0-12,0 > 5x w1:%C 

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

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 29,01 |jm/an 
E(i=0) = -336,0 mV 
i corrosion = 0,0029 mA/cm^ 
Rp = 21,89 kn*cm2 

în cazul probei 316 Ti, având compoziţia chimica dată în tabelul 3.7 şi 
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.15a şi 3.15b, se obţin 
rezultatele experimentale: 

Tabelul 3.7. Compozit a chimică a probei de 316Ti 
Elementul Min. max. (%) Altele (<M>) 

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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//h 
/ / / 

//.Jp' 

/y^' y/ 

I 

Fig. 3.15 a Voltametrie ciclică 316Ti Fig. 3.15 b Transformarea Tafel 316Ti 
Rezultate experimentale 

Viteza de coroziune = 14,91 pm/an 
E(i=0) = -372,6 mV 
i corrosion = 0,0015 mA/cm^ 
Rp = 36,88 

în cazul probei Co-Cr, având compoziţia chimică dată în tabelul 3.8 şi 
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.16a şi 3.16b, se obţin 
rezultatele experimentale: 

Tabelul 3.8. Compoziţia chimică a probei de Cr-Co 
Fe% C % Mn% P % So/o Cr«yb Cu% Co% 
8,460 0,069 0,795 <0,198 0,021 0,009 >65,390 0,086 <0,000 >24,880 

Fig. 3.16 a Voltametrie ciclică CoCr 

! V 

Fig. 3.16 b Transformarea Tafel CoCr 

Rezultate experimentale 
Viteza de coroziune =5,533 Mm/an 

E(i=0) = -404,2 mV 
i corrosion = 0,1869 iiA/cm^ 
Rp = 382,14 i<ft*cm2 

în cazul probei Ti6A14V, având compoziţia chimică dată în tabelul 3.9 şi 
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.17a şi 3.17b, se obţin 
rezultatele experimentale: 
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Tabelul 3.9. Compoziţia chimică a probei de Ti Al V 
Element Concentraţie 
Ti 88,580 
Al 6,503 
Mo 0,000 
Mn 0,082 
V 4,503 
Fe 0,174 
Cr 0,059 
W 0,000 

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 iim/an 
E(i=0) = -481,2 mV 
i corrosion = 4,5551 iiA/cm^ 
Rp = 12,78 

în cazul probei de Ti, având compoziţia chimică dată în tabelul 3.10 şi 
comportamentul la coroziune reprezentat prin curbele 3.18a şi 3.18b, se obţin 
rezultatele experimentale: 

Tabe ul 3.10. Compoziţia chimică a probei de Ti 
Si<Vb Mn<M) Cr% Ni<yb Mo<Vb AI<M> CuVa 
0,15 0,09 0,05 < 0,01 < 0,03 0,39 0,32 
V% W% Zro/o Nb% Sn% Fe% 

< 0,15 < 0,73 0,01 0,03 1,13 0,10 

Fig. 3.18 a Voltametrie ciclică Ti Fig. 3.18 b Transformarea Tafel Ti 
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Rezultate experimentale 
Viteza de coroziune = 1,870 pm/an 

E(i=0) = -345,2 mV 
i corrosion = 0,2147 \iA/cm^ 
Rp = 625,94 

în tabelul 3.11 sunt sintetizate datele experimentale obţinute. Toate 
determinările au fost efectuate în aceleaşi condiţii de mediu corosiv, temperatură şi 
prelucrare iniţială a suprafeţei. 

Tabelul 3.1 Ordonarea probelor testate în funcţie de vitezele lor de coroziune 
Material Viteza de coroziune pm/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 aşteptat, titanul este situat pe primul loc, având cea mai 
scăzută viteză de coroziune. Un rezultat oarecum neaşteptat este valoarea relativ 
mare obţinută pentru aliajul TiAIV. Alura voltamogramei ciclice obţinute ar putea 
sugera prezenţa a două regiuni de coroziune. Prima, situată la valori mai 
electronegative şi cu o suprafaţă mai mică aparţine Ti, iar cea de a doua, având o 
suprafaţă mai mare şi o deplasare spre valori mai pozitive, aparţine Al. Practic Al ar 
avea contribuţia majoră la viteza de coroziune. 

3.11. Influenţa metodei de prelucrare asupra vitezei de coroziune 

Aşa cum s-a arătat, starea suprafeţei joacă un rol major în analiza 
comportamentului la coroziune şi întrucât aceasta este influenţată de metodele de 
prelucrare, în acest subcapitol s-a analizat influenţa unor metode de prelucrare. 

în cadrul experimentelor s-au urmărit influenţele pe care le au diferitele 
metode de prelucrare a titanului. 

Şi în aceste cazuri ca mediu de coroziuine a fost folosită soluţia Hartman. 
Ca prim exemplu au fost folosite implante de tip PD6, confecţionate din Ti CP grad 
2, cu grosimea de 0,8mm. Suprafaţa acestora nu a fost supusă nici unui tratament 
de lustruire chimică sau pasivare. 

Tăierea cu laser a implantelor chirurgicale s-a efectuat la Universitatea din 
Artois - Franţa, Institutul Tehnologic din Bethune, în cadrul laboratorului Centre 
d'AppIications de Laser de Flandres Ar4tois (CALFA), pe parcursul unei burse Socrates la 
care au participat alţi membri ai colectivului. Laserul folosit este cu dioxid de carbon CI 
200 (figura 3.19) acesta având comanda numerică NUM 750 CNC. 
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Fig.3.19 Laserul CI 2000 

Decuparea conturului implantului se realizează după desenul de execuţie salvat în 
fomiat .dxf. Desenele de execuţie au fost elaborate o dată cu modelul 3D. Pentru 
transferul contuailui ce unmeaza a fi tăiat folosind laserul există două programe: 
• Laser DX3 utilizat pentru a crea programul de comandă numerică după 

desenul de execuţie în format dxf 
DNC32 care transferă programul de comandă numerică în memoria 
echipamentului laser. 
Laser DX3 permite pe lângă crearea programului de comandă numerică şi 

setarea ordinii de tăiere a contururilor închise, precum şi modul de atac al fiecărui 
contur de către fascicolul laser. Decuparea implantelor s-a realizat atât cu fascicol 
laser continuu cât şi pulsatoriu. 

Viteza de coroziune determinată experimental pentru implante debitate cu 
ajutorul laserului este de peste 10 ori mai mare decât în cazul implantelor din Ti 
obţinute prin debitare mecanică (de exemplu 1,870 |im/an, conform determinărilor 
din capitolul III) (figurile 3.19a, b) [136],[180]. Astfel este subliniată din nou 
importanţa pasivării suprafeţelor implantelor. 

Fig. 3.19 a Voltametrie ciclică Ti laser 

\ ! 

Fig. 3.19 b Transformarea Tafel Ti laser 

Rezultate experimentale 
Viteza de coroziune =28,36 iim/an 
E(i=0) = -482,7 mV 
i corrosion = 3,2558 iiA/cm^ 
Rp = 38,37 icA*cm2 
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Un alt procedeu care influenţează comportamentul la coroziune al Titanului 
este îmbinarea prin sudură. în acest scop a fost folosită o probă debitată chiar din 
cordonu[ de sudură şi o proba martor debitată din materialul sudat. 

în exemplul următor a fost determinată experimental influenţa sudurii 
asupra vitezei de coroziune a Ti. Folosind un cordon de sudură şi un martor prelevat 
din aceeaşi probă (figurile 3.20)a, b şi 3.21a, b) 

Fig. 3.20 a Voltametrie ciclică Ti martor Rg. 3.20 b Transformarea Tafel Ti martor 

Rezultate experimentale 
Viteza de coroziune =4,735 pni/an 
E(i=0) = -462,5 mV 
i corrosion = 0,5436 MA/CITI^ 
Rp = 36,84 kn»cm2 

Fig.3.21 a Voltametrie ciclică Ti sudat Fig. 3.21 b Transformarea Tafel Ti sudat 

Rezultate experimentale 
Viteza de coroziune = 14,97 iim/an 
E(i=0) = -343,1 mV 
i corrosion = 1,7189 iJA/cm^ 
Rp = 52,48 kft*cm2 

Rezultatele determinărilor au fost sistematizate în tabelul 3.14. 

Tabelul 3.14 Influenţa prelucrării asupra vitezei de coroziune 
Nr. Crt Prelucrare/îmbinare Viteza coroziune pm/an 

1 Martor 4,735 
2 Debitare laser 28,360 
3 Sudură 14,970 
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După cum se observă din rezultatele determinărilor de mai sus, orice formă 
de prelucrare sau tratament poate avea efecte asupra vitezei de coroziune a Ti, 
afectând fie integritatea sau grosimea stratului protector de oxizi, fie structura 
cristalină a metalului. 

3.12. Concluzii 

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

După o trecere în revistă a principalelor aspecte electrochimice ale 
procesului de coroziune, problematica este abordată şi practic, prin prezentarea 
aparaturii şi metodelor utilizate pentru determinarea vitezei de coroziune prin 
metode electrochimice. 

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

în urma determinărilor efectuate în diverse soluţii, cum ar fi Ringer, Ringer 
lactat, salivă artificială şi soluţii de albumină, s-a constatat că mediul are o 
importanţă foarte mare asupra vitezei de coroziune. 

O contribuţie personală constă în studiul comportamentului implantelor din 
Ti în diverse medii care simulează condiţiile biologice (soluţie Ringer lactat, soluţie 
Hartmann, salivă artificială şi albumină 2 g %). în urma determinărilor efectuate a 
rezultat că mediul coroziv are o influenţă foarte mare asupra vitezei de coroziune. 
Proteinele în special duc la o accelerare a coroziunii, deoarece au proprietatea de 
chelatori, legându-se de ionii metalici, facilitând astfel difuzia acestora. Prin urmare, 
atunci când avem în vedere realizarea unor medii corozive cât mai apropiate de 
plasma umană, ar fi indicată introducerea de proteine. Concentraţia acestora ar 
putea varia între 2% - 4%, atunci cînd se doreşte simularea plasmei şi 40% când se 
doreşte simularea lichidului sinovial. 

Un alt aspect a constat în demonstrarea superiorităţii titanului faţă de alte 
metale sau aliaje folosite pentru confecţionarea implantelor, cel puţin din punct de 
vedere al vitezei de coroziune. în aceleaţi condiţii de efectuare a deteminărilor 
(soluţie Hartmann, 37°C) Titanul a avut cea mai mică viteză de coroziune, 
confirmând faptul că este un metal de elecţie pentru confecţionarea implantelor 
chirurgicale. 

Ultimul aspect practic abordat pe parcursul acestui capitol a constat în 
studiul efectelor pe care le au câteva prelucrări ale Ti asupra comportamentului la 
coroziune. Debitarea laser, debitarea prin electroeroziune şi sudarea Titanului duc la 
creşterea vitezei de coroziune, prin urmare după efectuarea acestor operaţiuni este 
necesară o pasivare a suprafeţelor. 
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PREGĂTIREA SUPRAFEŢEI IMPLANTELOR 

Una dintre cele mai importante condiţii pentru obţinerea unor suprafeţe cât 
mai biocompatibile şi mai satisfăcătoare ca aspect exterior este curăţirea minuţioasă 
a suprafeţei ce urmează a fi acoperită. Toate obiectele, oricât de curăţate ar părea 
la o examinare superficială, au pe suprafaţa lor impurităţi care pot interacţiona cu 
mediile biologice. 

După natura lor, impurităţile care se întâlnesc pe suprafeţele metalice se 
împart în trei categorii: 

- oxizi şi compuşi asemănători; 
- grăsimi, uleiuri şi alte substanţe organice; 
- corpuri străine din solide de diferite provenienţe, rămase sau căzute pe 

suprafaţa obiectelor, rezultate în urma prelucrării lor. 
Pregătirea mecanică a suprafeţelor constă în netezirea şi nivelarea acestora 

pentru îmbunătăţirea aspectului general. în funcţie de starea suprafeţelor şi a 
gradului de finisare dorit, piesele se supun la două operaţii: şlefuire şi lustruire. 
Ambele se efectuează în mod similar şi cu acelaşi gen de utilaje. La şlefuire se 
îndepărtează cantităţi relativ mari de material, în vederea nivelării suprafeţelor, în 
timp ce lustruirea are ca scop finisarea suprafeţelor. Ea realizează reducerea 
adâncimii rizurilor şi a zgârieturilor provenite de la prelucrarea anterioară. Prin 
lustruire se îndepărtează cantităţi relativ reduse de metal. De multe ori lustruirea 
poate fi executată şi după alte procese chimice sau electrochimice, pentru a se 
obţine o calitate superioară a suprafeţei. 

4.1. Materiale abrazive 

Materialele principale care se folosesc pentru aşchierea şi netezirea 
suprafeţei metalului sunt aşa-numitele substanţe abrazive sau dure. Ca material 
abraziv poate fi folosit orice mineral natural sau sintetic ale cărui granule prezintă 
duritate ridicată şi proprietăţi aşchietoare. Materialele abrazive trebuie să aibă 
muchii ascuţite pe care le păstrează chiar dacă se sparg; mărimea granulelor este 
standardizată (STAS 1753-76). 

Tabelul 4.1. conţine materialele abrazive utilizate în practica şlefuirii şi 
lustruirii, iar tabelul 4.2 conţine mărimea granulelor de abrazivi folosiţi la 
prelucrarea suprafeţelor metalice prin şlefuire şi lustruire [75], [102]. 

Tabelul 4.1. Materiale abrazive pentru şlefuire şi lustruire 
Felul 

materialului 
abraziv 

Denumirea 
materialului 

abraziv 

Domeniul 
de utilizare 

Observaţii 

Naturale Corindon, piatră 
ponce, cuarţ, 
şmirghel, tripoli, 
crocus, diamant 

Numai în cazuri 
particulare 
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Sintetice Carbură de siliciu, 
electrocorund, oxid 
de aluminiu, 
carbură de bor, 
carbură de wolfram 

Pentru şlefuirea 
oţelului cu 
conţinut ridicat 
de carbon, 
oţeluri rapide, 
bronzuri; 

în special AI2O3 Sintetice Carbură de siliciu, 
electrocorund, oxid 
de aluminiu, 
carbură de bor, 
carbură de wolfram 

Metale moi cu 
rezistenţă 
redusă de 
rupere, alame, 
bronzuri. Al, Cu, 
metale 
sinterizate 

In special SiC 

Pulberi abrazive Oxid roşu de fier, 
var de Viena, oxid 
verde de crom 
(Cr^Oj), cretă 

Metale nobile, 
nichel, crom 
oţeluri 

Colţuri rotunjite 

Tabelul 4,2, Mărimea granulelor de abrazivi 
Granulaţia conform 

STAS 1753-76 
Clasificarea 

conform STAS 
4202-63 

întrebuinţare Fracţiunea 
principală trece 

prin sita cu 
dimensiunea 

nominală a laturii 
Sistemul 

metric 
(0,01 mm) 

în ţoii ochiului 

200 10 Degroşări. 2500 
160 12 Şlefuire din 2000 
125 16 Grosolan care rezultă 1660 
100 20 şpan puţin 1250 
80 24 1000 
63 30 800 
50 36 Mijlociu Pentru 630 
40 46 şlefuire fină 500 
32 54 400 
25 60 315 
20 70 Fină Pentru 250 
16 80 lustruire 200 
12 100 160 
10 120 125 

150 Foarte fină Lustruire fină 100 
6 180 

Foarte fină Lustruire fină 
80 

5 230 63 
4 250 50 
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4.2. Discuri de şlefuit şi lustruit 

Tabelul 4.3. sunt prezentate cuprinde câteva tipuri de discuri întrebuinţate în 
fazele pregătirii suprafeţelor metalice de la şlefuirea brută până la lustruirea finală. 

Materialul abraziv înglobat în liant şi aplicat pe discuri formează dispozitivul 
de prelucrare a metalelor prin şlefuire şi lustruire. 

Materialul 
discului 

Liantul pentru 
înglobarea 

materialului 
abraziv 

Domeniul de 
utilizare 

Observaţii 

Materiale abrazive, 
SiC, corindon, 
şmirghel 

Argilă refractară, 
caolin, feldspat, 
talc, pulbere de 
silice 

Şlefuire brută, 
degroşare 

Se numesc discuri 
abrazive 

Lemn, pâslă, piele 
fibră (sisal) 

Clei de tâmplărie, 
silicat de sodiu 
etc.; răşini 
epoxidice, clei 
urelit, lacuri de 
bachelită 

Şlefuire fină 

-

Ţesătură (de 
bumbac), dril, 
finet, barchet, 
pânză cort 

Grăsimi şi uleiuri 
semisolide 

Lustruire Pentru piese de 
formă complicată 

Cauciuc Clei de tâmplărie, 
cauciuc 

Şlefuire -

Discuri lamelare 
confecţionate din 
hârtie abrazivă 

-

Şlefuiri de diverse 
grade 

Pentru piese de 
formă complicată 

Perii din fibră sisal 
-

Mătuire, 
îndepărtarea 
urmelor mai mari 
de şlefuire 

In special pentru 
aluminiu 

4.3. Defecte care apar în timpul şlefuirii 

Cauzele apariţiei acestor defecte pot fi: 
- defecţiuni vizibile şi invizibile ale materialului: zgârieturi pe suprafeţe, 

incluziuni de zgură, urme adânci de laminare; 
- defecţiuni cauzate de sculele de şlefuire: inexactitatea discului 

(excentricitatea), trepidaţia axului, material abraziv cu granulaţie neuniformă; 
- defecţiuni care provin din cauza neglijenţei lucrătorilor: scule 

necorespunzătoare, şlefuire neuniformă, apăsare prea tare sau insuficientă a piesei 
pe discuri, proces tehnologic inversat, omiterea unor faze de şlefuire; 

- adânciturile se formează pe suprafaţa pieselor dacă discurile de şlefuit nu 
au fost fasonate cu suficientă grijă; 

- suprafeţele lucioase pun în evidenţă şi amplifică orice defecţiune existentă. 
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4.4. Şlefuirea suprafeţei 

Indiferent de metoda prin care au fost obţinute, implantele necesită o 
prelucrare corespunzătoare a muchiilor şi suprafeţelor. Eventualele bavuri prezente 
s-ar putea detaşa în timpul sau post implantare, declanşând formarea unui 
granulom de corp străin. Muchiile tăietoare ar putea provoca leziuni la nivelul 
ţesuturilor adiacente. în plus, formele ascuţite se comportă ca nişte concentratori de 
sarcină, accelerând proceselor de coroziune [69], [102]. 

Şlefuirea suprafeţelor se face cu materiale abrazive, în următoarele etape: 
1. Şlefuirea de degnoşare - se face la polizor, prin apăsare uşoară, folosind 

discuri abrazive de carborund sau electromnd cu număr de granulaţie 25-16. 
2. Şlefuirea intermediară se face pe hârtie de şlefuit cu granulaţie 

crescânda în fineţe, începând cu granulaţia 20. 
3. Şlefuirea fină se face cu hârtie de şlefuit cu granulaţie crescândă în 

fineţe, începând cu granulaţia 8. 
în cazul şlefuirii manuale, se fixează hârtia de şlefuit pe o placă metalică sau 

de sticlă, proba metalografică fiind mişcată prin apăsare. 

4.5. Lustruirea suprafeţelor 

Lustruirea suprafeţelor are o importanţădeosebită, deoarece calitatea 
acesteia poate influenţa decisiv modul în care implantul este acceptat de organism. 
Ea poate fi realiată prin metode mecanice, chimice şi electrochimice. 

4.5.1 Lustruirea mecanică 

Lustruirea probelor se execută mecanic cu maşina de lustruit, care este 
prevăzută cu un disc rotitor pe care se fixează o pâslă din lână merinos. La lustruire 
se depune pe pâslă o suspensie de oxid de aluminiu (alumină), oxid de magneziu, 
praf de diamant (sau spray) de diferite granulaţii (1,2 - 5,6 ^m). Proba lustruită se 
spală cu apă, se degresează cu alcool şi apoi se usucă prin tamponare cu vată sau 
hârtie de filtru, recomandabilă fiind uscarea într-un curent de aer cald. 

Şlefuirea şi lustruirea mecanică pe aparate automate se aplică tot mai mult, 
în special, când se are în vedere un număr ridicat de probe. în figura 4.1 se prezintă 
maşina de şlefuit şi lustruit probe metalografice, Jean WIRTZ PHONIX 4000/2. 

Fig. 4.1 Maşina de şlefuit şi 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 hârtia metalografică de o anumită granulaţie sau pâslă 
necesară lustruirii probelor. Probele sunt fixate pe un suport metalic sau pe 
suporturi din masă plastică. 

Axul motorului asigura suportului cu probe o mişcare de rotaţie uniformă pe 
suprafaţa discului cu hârtie metalografică, ce se roteşte în sens invers, cu o viteză 
de rotaţie foarte mare. 

4.5.2 Lustruirea chimică 

Lustruirea chimică se recomandă în cazul unor suprafeţe metalice bine 
pregătite anterior, curate, pentru piesele cu un profil complicat, a căror curăţare 
este dificilă prin alte metode. Metoda permite şi o netezire simultană a 
microasperităţilor suprafeţelor. De asemenea se pretează foarte bine atunci când se 
urmăreşte obţinerea unui anumit grad de luciu [75]. 

Avantajele lustruirii chimice constau în obţinerea unor suprafeţe netede-
lucioase fără utilizarea unei surse de curent exterioare; la lustruirea aliajelor se 
elimină pericolul de dizolvare al componenţilor de aliere, evitând astfel declanşarea 
unor fenomene de coroziune electrochimică. 

în cazul titanului ea este destul de greu de realizat, datorită stabilităţii 
chimice ridicate a acestuia. Pot fi folosite două reţete, ambele având la bază acidul 
fluorhidric HF: 

în tabelul 4.4 sunt prezentate două reţete ce pot fi aplicate pentru lustruirea 
titanului, precum şi parametrii de lucru. Prima reţetă este mai agresivă şi îşi găseşte 
justificarea în cazul suprafeţelor cu ţunder. 

Cea de a doua reţetă are o acţiune mai blândă, fiind utilizată în special în 
cazul pieselor care au suferit deja o lustruire mecanică prealabilă, având mai mult 
un scop corector şi de a conferi un aspect mai plăcut suprafeţelor. 

Tabelul 4.4. Compoziţia chimică a soluţiilor utilizate pentru lustruirea Ti 
HNO3 d = 1,40 280 ml 45-50 1 

Metalul 
lustruit 

Compoziţia 
soluţiei 

HF d = 1,15 
apa 

Cantitate 
(masa, 

volum, o/o) 
60 ml 

660 rnl 

Parametrii ie lustruire Compoziţia 
soluţiei 

HF d = 1,15 
apa 

Cantitate 
(masa, 

volum, o/o) 
60 ml 

660 rnl 
Temperatura 

(»C) 
Durata 
(min) 

Titan Reţet a 1 
H2SO4 d = 1,84 
HNO3 d = 1,40 
HF d = 1,15 

200 ml 
200 ml 
100 ml 

60-65 1-2 

Reţeta 2 

Figura 4.2. reprezintă o plăcuţă confecţionată din Ti, cu dimensiunile de 
20x10x1,5 mm, decupată prin electroeroziune. în figura 4.2. a se observă porţiunile 
de pe margini, de culoare mai închisă, provocate de acţiunea arcului electric, 
precum şi o serie de zgârieturi şi incluziuni de zgură pe suprafaţă. 
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Deoarece plăcuţă prezentă o suprafaţă cu multe incluziuni şi neregularităţi, 
având în acelaşi timp şi un grad redus de prelucrare, fără muchii sau suprafeţe care 
să necesite o menajare, a fost preferată reţeta 1, mai agresivă şi cu rezultate mai 
rapide în acest caz. 

în fig. 4.2. b se observă aceeaşi plăcuţă, după ce a fost lustruită chimic, 
în urma procesului de lustruire, au fost eliminate cele mai multe impurităţi 

şi neregularităţi de pe suprafaţa probei, aceasta recăpătându-şi culoarea şi luciul 
caracteristice titanului. 

Fig. 4.2.a Plăcuţă Ti nelustruită Fig. 4.2. b Plăcuţă Ti lustruită chimic 

în concluzie, lustruirea chimică a titanului îşi găseşte justificare datorită 
multiplelor avantaje pe care le prezintă: 

- cantitatea de manoperă necesară pentru lustruirea chimică este mult mai 
mică decât în cazul lustruirii mecanice; 

- timpul necesar pentru această etapă a procesului de finisare este mult mai mic; 
- nu produce deformări, decalibrări sau tensiuni în material; 
- poate pătrunde şi în regiuni mai greu sau inaccesibile lustruirii mecanice 
(orificii, suprafeţe filetate, etc.); 
- calitate superioară a suprafeţelor; 
- HNO3 care intră în compoziţia amestecurilor de lustruire chimică are şi un 
efect de pasivare şi stabilizare a suprafeţelor. 

O contribuţie personală a constat în elaborarea câtorva reţete de lustruire 
chimică a Ti, adaptate în funcţie de tipul şi particularităţile suprafeţei care se 
lustruieşte. Acestea sunt prezentate în tabelul 4.4. Prima soluţie se poate utiliza în 
cazul suprafeţelor cu un grad redus de prelucrare şi acoperire cu ţunder. Caracterul 
agresiv al soluţiei, dat de concentraţia mare a reactanţilor, permite remedierea unor 
defecte destul de mari de pe suprafaţa probei. 
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Reactanţii celei de a doua soluţii sunt mai diluaţi, acţiunea soluţiei este mai 
puţin agresivă, lustruirea durează puţin mai mult, dar se pretează pentru suprafeţe 
mai sensibile, cu un grad crescut de prelucrare şi cu o geometrie mai complexă. 
Pentru situaţii intermediare, reactanţii au fost amestecaţi şi în alte rapoarte. 

4.5.3. Lustruirea electrochimică 

Tehnica electrolustruirii îşi are originea în lucrările consacrate fenomenului 
de netezire a neregularităţilor superficiale ale cuprului prin dizolvare anodică, în 
soluţii de pirofosfat [75]. 

Fenomenul este deosebit de complex. Este de menţionat, de pildă caracterul 
oscilant periodic al potenţialului, la o densitate de curent dată; amortizarea 
oscilaţiilor în timp depinde de puritatea metalului anodic. în zona curentului limită, 
unde şi capacitatea de lustruire este maximă, anodul manifestă proprietăţi 
electrochimice apreciabile, asociate cu apariţia unui film semiconductor superficial. 
Proprietăţile semiconductoare şi grosimea extrem de redusă a stratului au fost puse 
în evidenţă prin măsurători ale rezistenţei şi capacităţii stratului dublu de la interfaţa 
metal/electrolit. Nu lipsesc nici dovezi despre caracterul de fenomen controlat prin 
transport de masă. Viteza de diminuare a neregularităţilor de pe suprafaţa metalului 
variază exponenţial cu timpul. 

Fenomenului de electrolustruire, adică al dizolvării mai rapide a 
proeminenţelor de pe suprafaţa metalică, i se pot da mai multe explicaţii. Una dintre 
ele ia în considerare distribuţia primară a curentului şi concentrarea liniilor de câmp 
pe proeminenţe. Alta face apel la aşa numitul efect Kelvin, conform căruia entalpia 
liberă superficială a atomilor metalici ce urmează să fie dislocaţi din metal şi 
dizolvaţi este superioară pe proeminenţe, în comparaţie cu zonele din adânciturile 
profilului. Nu trebuie neglijate nici defectele de reţea sau tensiunile induse în 
structura superficială, de tratamentele la care a fost supusă piesa şi nici fluxurile 
difuzive ale ionilor rezultaţi prin oxidarea anodică, mult mai mari pe proeminenţe 
decât în adâncituri; pe vârfuri câmpul de difuzie convexă permite transport difuziv 
sferic. în sfârşit, filmele pasivante superficiale se constituie mai uşor în adâncituri 
decât pe vârfuri şi în anumite cazuri, fixarea adsorbtivă specifică a unor ioni (CIO4"/ 
CI", etc.) dotaţi cu proprietăţi de anihilare a filmelor pasivante protectoare manifestă 
preferinţă pentru proeminenţe. 

Pe baza datelor experimentale acumulate, condiţionarea fenomenului apare 
specifică (în funcţie de sistem) şi relativ complexă, astfel că o singură explicaţie nu 
este posibilă. Dintre modelele existente, cel mai potrivit pare a fi cel care se bazează 
pe distribuţia secundară a curentului, legată de controlul difuziv al curentului ce 
corespunde dizolvării. Existenţa unor specii complexogene în faza de volum şi difuzia 
lor spre suprafaţa metalului care se dizolvă poate deveni determinantă de viteză; 
diferenţa dintre fluxul de agent complexogen pe vârfuri (mai mare) şi cel din 
adâncituri (mai mic) poate genera unele modificări specifice, cum ar fi acumularea 
în adâncituri a ionilor metalici neangajaţi complex soldată cu apariţia unei 
componente catodice, care micşorează, local, curentul anodic de dizolvare şi 
producerea unor modificări în stratul de reacţie (de exemplu formarea unui film de 
oxizi). Acestea condiţionează apariţia fenomenului de strălucire, observat în 
electrolustruire, în urma dizolvării cristalelor superficiale. Fenomenul s-ar datora 
acoperirii suprafeţei cu un film protector, capabil să controleze dizolvarea şi să o 
transforme într-un proces caracterizat prin hazard fără neomogenităţi energetice pe 
suprafaţa metalului. 
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Acceptând controlul difuziv al electrolustruirii unui profil regulat putem 
considera că mecanismul reacţiei are loc în 3 etape: 

1. Formarea adatomului, ionizarea lui şi expulzarea lui de-a curmezişul 
stratului dublu; 

2. Angajarea în complex a ionului în preajma electrodului; 
3. Difuzia ionului complex spre faza de volum a soluţiei. 

Lustruirea electrochimică este o operaţie de prelucrare a suprafeţelor 
metalice prin care se realizează nivelarea acestora. în acest scop, piesa de lustruit 
reprezintă anodul iar electroliţii folosiţi pot fi acizi sau alcalini. 

Pregătirea prealabilă a probelor în vederea lustruirii electrochimice se face 
până la un stadiu care asigură denivelări sub 2 pm, ceea ce corespunde unei 
lustruiri pe 3-4 hârtii metalografice. 

Avantajele procedeujui constau în simplitate, fiabilitate şi în faptul că se 
pretează la automatizare. în plus se evită deformările pieselor, se produce o 
pasivare care îmbunătăţeşte rezistenţa la coroziune şi se pun în evidenţă defectele 
de suprafaţă. 

Eficacitatea netezirii microreliefului prin lustruire electrochimică depinde de 
regimul de electroliză şi de calitatea iniţială a suprafeţelor. 

în principiu, electroliţii folosiţi în tehnica lustruirii electrochimice trebuie să 
conţină trei componenţi: 

un oxidant care promovează dizolvarea anodică şi formarea unui 
strat de oxid pe suprafaţa metalului (de ex. acidul azotic sau 
percloric) sau în general un agent complexogen, de exemplu F", CN" 
sau BF4' ; 
un agent de depasivare, în general un acid sau hidroxid alcalin, în 
asemenea concentraţii încât stratul protector de oxid să fie foarte puţin 
stabil şi să se menţină doar la o grosime mică; 
un promotor al stratului de difuzie, care în general este un component 
având vâscozitate mare (glicerina, H2SO4, H3PO4) sau un component 
care scade concentraţia efectivă a moleculelor de apă (de exemplu 
anhidrida acetică sau un alcool). 

Acidul ortofosforic este adesea considerat ca fiind electrolitul care întruneşte 
toate cele trei condiţii. 

Probele lustruite electrochimic au o rezistenţă mai mare la coroziune în 
comparaţie cu cele lustruite pe cale mecanică. 

Adaosul unor substanţe anorganice şi organice măreşte considerabil gradul 
de luciu obţinut; fluorura de potasiu şi manitolul în concentraţii de 7,1 g/l respectiv 
3,2 g/l acţionează în acest sens. 

Electroliţii cu acid fosforic şi anhidridă cromică permit aplicarea unor 
densităţi de curent mai mici, ceea ce constituie un avantaj economic. 

Tendinţele noi în domeniul perfecţionării procesului de lustruire 
electrochimică sunt îndreptate spre creşterea durabilităţii electroliţilor, scăderea 
temperaturii şi a densităţii de curent. în acest scop s-a propus introducerea în 
electrolit a unor adaosuri de substanţe organice ca de exemplu manitolul sau acidul 
lactic, care pot acţiona şi ca inhibitori de coroziune. Adăugarea acestor compuşi 
coboară densitatea anodică de curent optimă pentru lustruire şi îmbunătăţeşte 
gradul de reflexie al suprafeţelor lustruite. 

în tabelul 4.5. sunt date compoziţiile electroliţilor pentru lustruirea 
electrochimică şi regimul de lustruire în cazul titanului. 
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Tabelul 4.5. Compoziţia electroliţilor pentru lustruirea electrochimică a titanului 

Metalul Compoziţia Concentraţia Temp. Densitate Tensiun Durata Material 
de soluţiei de curent e V min catodic 

lustruit 
soluţiei 

A/dm^ 

Titan CrOs 400 g/l 25 20-50 - 1-3 Oţel 
HF 40% 100 ml/l Inox. 

plumb 

Etilenglicol 8,8% greut 40-45 8-11 - 4-6 Oţel 
HF 40% 6,0 % greut. inox. 
Apă 6,0 % greut. 
Glicerină 600 ml 20-30 20-30 - 2-5 Platină 
HN03cy=l,4 100 ml 
HF 40% 200 ml 
Etilenglicol 81 % greut. 25 20-30 - 1-5 Platină 
HF 40% 3 % greut. 
NH4F 5 % greut. 
NH4NO3 5 % greut. 
Apă 6 % greut. 
H3P04d=l,4 40-70%gneut 25 15-35 - 2-5 Oţel 
Tetraoxalat 1-15% greut inox. 
de potasiu 
Apa Rest 

4.5.4. Metode de pasivare şi stabilizare a suprafeţelor 
metalice 

Pasivarea are rolul de a stabiliza comportamentul la coroziune, prin scăderea 
energiei de suprafaţă. Ea poate fi realizată prin mai multe moduri: 

Pasivarea cu acid azotic - se face în concordanţă cu ASTM F86-04, metoda 
dezvoltată iniţial pentru a creşte rezistenţa la coroziune a implantelor chirurgicale 
realizate din oţeluri inoxidabile sau aliaje pe bază de cobalt - crom [144]. Ea şi-a 
dovedit eficacitatea şi în cazul tratării suprafeţelor implantelor chirurgicale realizate 
din titan, în special datorită acţiunii asupra filmului de oxid ce ia naştere pe 
suprafaţa acestora. Cu toate acestea, în special în cazul aliajelor de Ti6AI4V, uneori 
se poate observa şi fenomenul invers, de reducere a grosimii stratului şl o eliberare 
de ioni metalici. 

Pasivarea termică a fost considerată drept un tratament favorabil de 
stabilizare deoarece duce la creşterea grosimii filmului protector şi reduce 
concentraţia titanului aflat în stări de oxidare mai puţin stabile: +11 şi +III. De 
asemenea a mai fost remarcat faptul că un tratament la 400°C reduce concentraţia 
hidroxizilor de pe suprafaţă, datorită desorbţiei acestora. 

Pe suprafeţele tratate termic (400 °C) ale unor probe de Ti-6AI-4\/ a fost 
pusă în evidenţă prezenta Ti, Al şi V în formă redusă şi formarea unui strat protector 
de oxid mai compact, parţial microcristalin (rutil). 

Tratamentul de îmbătrânire, constând în fierberea probelor în apă distilată, 
are efecte favorabile şi de stabilizare a stratului protector de oxid, în special în cazul 
probelor pasivate în HNO3. O creştere uşoară a grosimii stratului de oxid (aprox. 1 
nm) a fost observată după 4 ore de fierbere în apă distilată. 
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Tratamentul în plasmă în atmosferă de oxigen duce de asemenea la 
creşterea grosimii stratului de oxid cu 5-6 nm. 

Oxidarea anodică este un proces foarte important, folosit pe scară largă 
pentru Ti şi aliajele acestuia. 

în concluzie, există multe argumente care pledează în favoarea 
tratamentelor de stabilizare, efectuate cu scopul de a îmbunătăţi rezistenţa la 
coroziune a Ti şi a aliajelor lui, reducandu-se astfel şi cantitatea de ioni metalici 
eliberaţi în mediul biologic. Chiar dacă acestea prezintă o tendinţă naturală de 
îmbătrânire, ea se produce doar în timp. Prin urmare tratamentele de stabilizare ale 
suprafeţelor pot fi foarte utile în perioada imediat următoare implantării, reducând 
probabilitatea eliberării unor specii metalice. în etapele următoare ale procesului de 
integrare a implantelor, in vivo, nu mai pot fi observate diferenţe între suprafeţele 
stabilizate şi cele nestabilizate. 

Efectele favorabile ale pasivării asupra comportamentului la coroziune pot fi 
puse cel mai uşor în evidenţă prin metode electrochimice. în exemplul de mai jos se 
studiază comportamentul unei plăcuţe din Ti, cu dimensiunile de 20x10x1,5 mm, 
anodizată în prealabil la o tensiune de 40 V, în mediu de H2SO4 1 M. Pasivarea 
probei s-a efectuat conform ASTM F86-04, în laboratorul LOPIFO [144], [178], 
[179], [180]. 

Determinarea comportamentului la coroziune s-a realizat prin voltametrie 
ciclică, utilizându-se soluţia Hartman ca mediu coroziv. 

Fig. 4.3. a. înainte de pasivare, 
voltametrie ciclica 

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

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 53,62 iim/an 
E(i=0) = -737,2 mV 
i corrosion = 6,1556 iiA/cm^ 
Rp = 9.02 kfi^cm'' 
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Fig. 4.4. a După pasivare, voltametrie Fig. 4.4. b După pasivare, transformarea 
ciclică Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 2,781 pm/an 
E(i=0) = -287,4 mV 
i corrosion = 0,3193 iiA/cm^ 
Rp = 116,64 
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Fig. 4.5. Influenţa pasivării asupra vitezei de coroziune. 
Suprapunerea celor doua voltamograme 

Se observă că pasivarea plăcuţei de Ti reduce în mod semnificativ viteza de 
coroziune, de la 53,62 pm/an în cazul probei nepasivate la doar 2,781 pm/an în 
cazul celei pasivate. 
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Chiar daca suprafeţele sunt stabile pentru ambele probe şi curbele de 
polarizare anodice se suprapun peste cele catodice pentru toate ciclurile, se observă 
că pentru aceleaşi valori ale densităţilor de curent, suprafaţa descrisă de curbe este 
mai mare pentru proba nepasivată decât pentru cea pasivată. Prin urmare şi viteza 
de coroziune va fi corespunzător mai mare [136], [146], [180]. 

O contribuţie personală a constat în demonstrarea eficienţei pasivării asupra 
implantelor din Ti confecţionate în cadrul LOPIFO. 

4.6. Tratarea chimică şi eiectrochimică a suprafeţei 
implantelor de Ti 

Aceste metode includ pasivarea, anodizarea colorată, anodizarea alcalină gri 
şi electrolustruirea. Ultima poate fi aplicată înainte sau după anodizare. Cea mai 
importantă aplicaţie a tratamentelor electrochimice este anodizarea colorată. 
Aceasta aduce un plus de funcţionalitate implantelor stomatologice şi ortopedice. în 
urma acestui tratament, suprafeţele câştiga un plus de rezistenţă la uzură si 
coroziune, precum şi o ameliorare a răspunsului biologic [36], [38], [46]. 

4.6.1.Bazele teoretice ale procesului de anodizare 

Datorită faptului că procesul este deosebit de complex, el nu a fost încă 
deplin elucidat. Procesul poate fi împărţit în trei faze, reprezentate în figura 4.6 
[38]. 

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

Timp [sec] 
Fig. 4.6. Variaţia tensiunii în timp pentru cele trei faze ale anodizării 

în prima fază, care durează de obicei primele 20-30 secunde, pe suprafaţa 
anodului se formează un strat de oxid metalic. Reacţia poate fi împărţită în două 
etape: 

Prima are loc la nivelul interfeţei titani/oxid de titan 

Ti^TF^ [4.1] 
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Şi a doua: 

2H2 0^ 2 0^- + 4 H^ [4.2] 

Ti^^ + 2 0^- Ti02 +2 e" [4.3] 

Suma reacţiilor ce au loc la nivelul ambelor interfeţe poate fi formulată 
astfel: 

Ti + 2 0^- ^ Ti02 +2 e" [4.4] 

Oxidul de titan are o rezistenţă electrică mult mai mare decât electrolitul. 
Prin urmare căderea de tensiune se produce în principal de-a lungul stratului de 
oxid. Ionii de Ti şi de oxigen vor migra prin acest film sub acţiunea câmpului electric 
produs de căderea de tensiune. Atât timp cât câmpul electric este destul de puternic 
pentru a forţa trecerea ionilor prin oxid, grosimea stratului de oxid va creşte. 
Grosimea finală a acestuia va fi proporţională cu diferenţa de potenţial aplicat. 
Viteza medie de creştere se situează în jurul valorilor de 1,5-3 nm /V. Această 
estimare este valabilă doar peste limita potenţialului de străpungere a stratului de 
oxid. Aceasta depinde la rândul ei de compoziţia electrolitului şi de regimul de 
anodizare. Tensiunea tipică de străpungere variază în jurul valorii de lOOV. Filmul 
anodic conţine anastase şi oxid de titan amorf [35], [66]. 

Pe parcursul creşterii stratului de oxid, acesta poate fi impurificat cu anioni 
încorporaţi din electrolit. 

Un proces de anodizare standard, utilizat în scop de protecţie anticorozivă 
sau decorativă, se termină de obicei în această fază. 

Tratamentul de anodizare în plasmă (APC treatment) este o formă mai avansată 
şi extremă de oxidare anodică, care duce, în a doua fază a procesului, la străpungerea 
electrică a stratului - barieră de oxid fomiat în prima fază a procesului. 

Pentru a ioniza centrele de impurităţi încorporate în prima faza este necesar 
un câmp electric E puternic. Anionii încorporaţi acţionează ca donori, eliberând 
electroni în banda de conducţie a oxidului. 

Dacă grosimea stratului de oxid depăşeşte drumul liber mediu al 
electronilor, electronii prezenţi în banda de conducere câştigă suficientă energie în 
câmpul de anodizare pentru a fi capabili să ionizeze atomii înconjurători din stratul 
de oxid. Procesul de anodizare duce atât la multiplicarea electronilor mobili cât şi la 
ruperea legăturilor ionice între constituenţii oxidici. 

în momentul în care curentul electric atinge o densitate critică locală, are loc 
o descărcare electrică primară în punctul cel mai slab al stratului de oxid, anume la 
nivelul structurilor tip bulă. Lumina emisă de electronii ce se recombină cu ionii 
poate fi observată sub forma unor scântei ce se deplasează pe întreaga suprafaţă a 
anodului [35], [66]. 

Energia acestor scântei este foarte mare. Pentru o singură scânteie s-a 
măsurat o putere disipată de 35 W şi o densitate de curent peste 104 A /cm .̂ Se 
poate concluziona că densitatea de energie este suficient de mare pentru a genera 
local temperaturi extrem de mari (până la 8000 pentru o singură descărcare, pe 
o suprafaţă cu diametrul de Ipm ). Intervalul dintre descărcări este de 10 - 20 ps. 

Disiparea unei cantităţi mari de energie rezultată în urma procesului de 
străpungere are ca efect topirea materialului anodic şi o reacţie chimică a acestuia 
cu electrolitul. 
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în cea de a treia şi ultima etapă a procesului de APC, stratul de oxid metalic 
nou format duce la refacerea stratului de oxid la locul străpungerii prin formarea 
unui nou strat de acoperire oxidică, cu o grosime de aproximativ 1 pm. Solidificarea 
şi răcirea din locul străpungerii provoacă un stress termic care se transmite stratului 
de oxid înconjurător, ducând la o nouă străpungere electrică, în vecinătatea primei. 
Acest proces se repetă până când întreaga suprafaţă este acoperită cu un nou strat 
de oxid, mai gros, care conţine un substrat din oxizi metalici, o fază mixtă alcătuită 
din substrat şi constituenţii electrolitului şi o fază constând exclusiv din constituenţii 
electrolitului [36]. 

Curentul de străpungere, care se presupune proporţional cu curentul de 
anodizare, creşte proporţional cu grosimea stratului, deoarece au loc tot mai multe 
ionizări de impact. 

Un alt aspect important se referă la corelaţia dintre tensiunea de 
străpungere şi concentraţia electrolitului. Deoarece densitatea curentului de 
străpungere este direct proporţională cu cantitatea de anioni încorporaţi în stratul de 
oxid, densitatea critică a curentului de străpungere este atinsă mai repede în cazul 
unei concentraţii mai mari a electrolitului. Prin urmare tensiunea de străpungere VB 
scade odată cu creşterea concentraţiei electrolitului. 

Practic, prin aplicarea unei tensiuni pozitive pe suprafaţa unei probe din 
titan, imersate într-un electrolit, se produce fenomenul de oxidare anodică 
(anodizare), tradus prin formarea unui strat nou, mai gros, de Ti02. Atunci când 
potenţialul aplicat creşte peste un anumit prag, pe suprafaţa probei se produc 
microarcuri electrice, ca urmare a străpungerii stratului dielectric de Ti02. Din 
momentul în care apar aceste străpungeri, ionii de Ti din implant şi cei de HO" din 
electrolit încep să se deplaseze în direcţii inverse unii faţă de alţii, formând foarte 
rapid un nou strat de Ti02. Stratul nou format este poros şi prezintă o aderenţă 
fermă faţă de substrat, elemente benefice pentru comportamentul ulterior al 
implantului. 

Un alt avantaj al procesului de anodizare în arc constă în posibilitatea 
încorporării ionilor de P şi Ca în stratul de suprafaţă, prin controlul compoziţiei şi 
concentraţiei electrolitului. Printr-un tratament hidrotermic corespunzător, aceştia 
pot chiar să cristalizeze sub formă de hidroxiapatită sau alţi fosfaţi de calciu. 

Studii recente, care au avut în vedere răspunsul biologic la acţiunea 
implantelor din Ti, au demonstrat că procesul de anodizare în arc reprezintă una 
dintre cele mai bune metode de modificare a suprafeţei implantelor. 

Acest tratament este capabil să: 
- crească grosimea stratului de oxid; 
- înglobeze în stratul oxidic diferiţi ioni; 
- moduleze proprietăţile hidrofile sau hidrofobe ale substratului. 

în particular pentru aplicaţiile biomedicale, este posibil ca să: 
- crească absorbţia selectivă a unor proteine specifice; 
- crească capacitatea de osteiontegrare; 
- reducă aderenţa bacteriană; 
- se funcţionalizeze suprafaţa cu ajutorul unor compuşi macromoleculari. 

Rezistenţa la coroziune a titanului se datorează formării spontane a unui 
strat oxidic având grosimea de 2-10 nm. Cu ajutorul procesului electrochimic de 
oxidare anodică este posibil să se crească grosimea acestuia până la 100 - 300 nm 
şi chiar mai mult. Ca urmare a acestui proces, sunt ameliorate biocompatibilitatea şi 
rezistenţa la coroziune. 
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4.6.2.Fenomenul de interferenţă optică 

Atunci când lumina trece prin stratul de oxid de titan cu o grosime crescută, 
se produce fenomenul de interferenţă. Practic, microporii prezenţi pe suprafaţa 
probei anodizate se comportă ca o reţea de difracţie. Prin urmare nici culoarea 
rezultată nu este una reală, datorată unei pigmentări de suprafaţă, ci mai degrabă 
una optică, rezultată prin interferenţă şi care depinde într-o mare măsură nu doar 
de grosimea stratului şi de diametrul porilor, ci şi de natura şi proprietăţile 
fascicolului incident. Fenomenul este reprezentat schematic în figura 4.7: 

Oxrd 

Tftan 

Fig. 4.7. Interferenţa optică 
pe suprafaţa probei de Ti anodizat 

în figura 4.7, L este cristalinul şi P este retina. Lumina provenită de la sursa 
S este reflectată atât de suprafaţa stratului extern cât şi de stratul de titan situate 
sub acesta. Fascicolul reflectat ajunge în punctual P defazat în mod diferit, funcţie 
de proprietăţile stratului de oxid. 

Există o corelaţie foarte bună între potenţialul de anodizare aplicat, 
grosimea stratului de oxid şi culoarea rezultată. Prin urmare, controlând potenţialul, 
este posibil să se obţină o anumită culoare. Paleta culorilor ce pot fi obţinute prin 
anodizarea titanului este reprezentată în figura 4.8. 

Fig. 4.8. Paleta de culori ce pot fi obţinute prin anodizarea Ti 
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4.6.3. Realizarea experimentală a anodizării 

Scopul acestor tratamente biomimetice este acela de a modifica oxidul de 
titan de pe suprafaţa implantului astfel încât mediul biologic să intre în contact cu o 
suprafaţă care simulează (mimează) proprietăţile fiziologice ale osului în curs de 
remodelare. 

Noile suprafeţe biomimetice ar trebui să prezinte: 
o morfologie controlată la scară micro dar şi nano; 
proprietăţi de adsorbţie selectivă a proteinelor; 
aderenţa crescută a osteoblaştilor; 
stimularea mineralizării osoase. 

Pentru partea experimentală s-au folosit plăcuţe confecţionate din titan CP 
grade 2, având dimensiunile de 20x10x1,5 mm. Debitarea plăcuţelor s-a realizat cu 
ajutorul maşinii de electroeroziune cu fir DK7732F (figura 4.9) care face parte din 
categoria maşinilor unelte de dimensiuni gabaritice mici, echipată cu comandă 
numerică tip MNC-A. Maşina se evidenţiază printr-un design ,,ecologic", adică emisii 
reduse de zgomot şi o protecţie suplimentară la praf. Centrul de comandă numerică 
conferă precizie ridicată de prelucrare în condiţii de economie de material [161], 
[178], [179], [180]. 

Fig. 4.9 Maşina de prelucrat prin electroeroziune tip DK7732F 
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Caracteristicile tehnice ale maşinii sunt: 
Dimensiuni masă de lucru (X,Y): 360x610 mm; 
Cursa maximă masă de lucru (X,Y): 320x400 mm; 
Precizie de poziţionare: eroarea maximă pe oricare dintre axe este de 12 

microni (0,012 mm); 
Greutatea maximă a piesei prelucrate: 350 kg; 
Dimensiunile maxime ale maşinii (X,Y,Z): 1300x1250x1700 mm; 
Grosimea maximă a piesei prelucrate: 300 mm; 
Grosimea firului de tăiere: 0,1+/- 0,3 mm; 
Dielectric : apă deionizată. 
Prindpiul de funcţionare a maşinii se bazează pe eroziunea materialului de 

prelucrat cu ajutorul descărcărilor electrice dintre semifabricat (conectat la un pol electric) 
şi firul de lucru (conectat la celălalt pol). Maşina este capabilă să genereze contururi 
geometrice complicate, imposibil de realizat în alte condiţii, de o predzie dimensională, a 
formei şi rugozitate a suprafeţei foarte bune. Se pot genera sau debita piese cu grosimi 
foarte diferite prin reglajul discret al intensităţii curentului din fir. Procesul are loc sub un 
mediu dielectric continuu care favorizează scânteierea. 

După debitare, plăcuţele au fost prelucrate mecanic, pentru îndepărtata 
bavurilor şi rotunjirea muchiilor şi a colţurilor, cu scopul de a se evita concentrarea 
de sarcini electrice în aceste regiuni. Etapa următoare a constat în lustruirea chimică 
a plăcuţelor, cu ajutorul unui amestec conţinând HF, HNOsŞi H2SO4. 

Ultima etapă de pregătire a plăcuţelor a constat în pasivarea lor, conform 
ASTM F86-04. 

Anodizarea propriu - zisă s-a efectuat într-o soluţie de H3PO4 cu 
concentraţia IM, (1 mol/litru) timp de 1 minut, în condiţii potenţiostatice.S-a 
efectuat o serie de anodizări 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, rezistenţei la coroziune, 
rogozităţii şi aderenţei celulare. Valorile înregistrate ale parametrilor anodizării sunt 
sistematizate în tabelul 4.6. 

Tabe 4.6 Parametrii electrici ai procesului de anod 
Tensiune 

V 
Curent maxim 

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 

izare 

Analiza metalografică scoate în evidenţă modificări pe suprafaţa plăcuţelor, 
care au aspecte diferite, în funcţie de potenţialul aplicat. 

Microstructurile au fost analizate cu ajutorul microscopului optic Olympus 
BX51M şi stereo Olympus SZ7X din dotarea Laboratorului CIDUCOS - UPT, acreditat 
RENAR în baza SR EN ISO/ CEI 17025: 2005, certificat de acreditare nr. 477-
L(figura 4.10). 
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FIg. 4.10 Microscoapele optic şi stereo pentru examinări metalografice 

Structura iniţială a probelor analizate este formată din grăunţi poliedrici de 
a-Ti, cu mărimea de grăunte corespunzătoare punctajului 8-9, (figura 4.11) [153]. 

Fig. 4.11. Structura microscopică a probelor analizate, MO 500x 

Pentru studierea caracteristicilor stratului anodizat, a fost analizată structura 
suprafeţei pentru fiecare probă prin microscopie optică. Aspectele caracteristice sunt 
prezentate în figurile 4.12 - 4.20. 
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Fig. 4.12 a Structura microscopica a Fig. 4.12 b Structura microscopica a 
probei 40 V, MO 50x, lumină normală probei 40 V, MO 50x, lumină polarizată 

Fig. 4.12 c Structura microscopică a probei 40 V, MO 200x, lumină normală 

Tensiunea de 40 V la care a fost realizată anodizarea este situată doar puţin 
deasupra valorii minine de stăpungere a stratului nativ de oxid. Modificările rezultate 
în acest caz sunt minime. 

Fig. 4.13 a Structura microscopică a Fig. 4.13 b Structura microscopică a 
probei 60 V, MO 50x, lumină normală probei 60 V, MO 50x, lumină polarizată 
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Fig. 4.13 c Structura microscopică a probei 60 V, MO 200x, lumină normală 

După anodizarea Titanului la 60V încep să apară modificări vizibile pe 
suprafaţa plăcuţelor. Aceasta capătă o culoare roz-violet. Culoarea este optică, fiind 
produsă de porii ce iau naştere pe suprafaţa superficială de oxid de Titan şi care se 
comportă ca o reţea de difracţie. Ea variază (pentru toate probele) în funcţie de 
caracteristicile luminii incidente. 

Fig. 4.14 a Structura microscopică a 
probei 80 V, MO 50x, lumină normală 

Fig. 4.14 b Structura microscopică a probei 
80 V, MO 50x, lumină polarizată 

Fig. 4.14 c Structura microscopică a probei 80 V, MO 200x, lumină normală 
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Anodizarea la 80 V produce o intensificare a culorii, care începe să capete o 
tentă albăstruie. Se observă o creştere a diametrului porilor. 

Fig. 4.15a Structura microscopică a probei Fig. 4.15 b Structura microscopică a probei 
100 V, MO 50x, lumină normală 100 V, MO 50x, lumină polarizată 

Fig. 4.15 c Structura microscopică a probei 100 V, MO 200x, lumină normală 

Porii formaţi în urma anodizării la 100 V au dimensiuni mai mari decât în 
situaţiile anterioare, afectând aspectul suprafeţei. începe să se observe o coloraţie 
gri, care se va accentua odată cu creşterea tensiunii aplicate. 

Fig. 4.16 a Structura microscopică a Fig. 4.16 b Structura microscopică a 
probei 120 V, MO 50x, lumină normală probei 120 V, MO 50x, lumină polarizată 
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Fig. 4.16 c Structura microscopica a probei 120 V, MO 200x, lumină normală 

Creşterea tensiunii aplicate la valoarea de 120V este însoţită de o creştere a 
diametrului porilor apăruţi pe suprafaţa probei şi de accentuarea tonului de gri. 

Fig. 4.17 a Structura microscopică a Fig. 4.17 b Structura microscopică a 
probei 140 V, MO 50x, lumină normală probei 140 V, MO 50x, lumină polarizată 

Fig. 4.17 c Structura microscopică a probei 140 V, MO 200x, lumină normală 

în cazul probelor anodizate la 140 V, diametrul porilor creşte şi tonul de gri 
devine dominant. 
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Fig. 4.18 a Structura microscopică a 
probei 160 V , MO 50x, lumină normală 

Fig. 4.18 b Structura microscopică a 
probei 160 V, MO 50x, lumină polarizată 

i 

• - -
v' V ' -V ' ̂  

'pM 
Fig. 4.18 c Structura microscopică a probei 160 V, MO 200x, lumină normală 

Pentru valoarea tensiunii aplicate de 160 V, suprafaţa capătă o culoare gri 
mată, uniform distribuită. Diametrul porilor este tot mai mare şi încep să apară 
primele urme produse de descărcările electrice pe suprafaţa probei. 

k 
Fig. 4.19 a Structura microscopică a 

probei 200 V, MO 50x, lumină normală 
Fig. 4.19 b Structura microscopică a 

probei 200 V, MO 50x, lumină polarizată 
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Fig. 4.19 c Structura microscopică a probei 200 V, MO 200x, lumină normală 

începând cu această valoare a tensiunii, se trece în alt regim de lucru. 
Anodizarea simplă a suprafeţei este înlocuită de MAO (Micro Arc Oxidation). Pe 
suprafaţa probei încep să se producă descărcări electrice sub forma unor 
microarcuri, care lasă urme sub formă de cratere. 

Fig. 4.20 a Structura microscopică a 
probei 250 V, MO 50x, lumină normală 

Fig. 4.20 b Structura microscopică a 
probei 250 V, MO 50x, lumină polarizată 

Fig. 4.20 c Structura microscopică a probei 250 V, MO 200x, lumină normală 
La 250 V densitatea şi frecvenţa descărcărilor electrice de suprafaţă cresc 

mult. Numărul şi adâncimea craterelor de pe suprafaţa probei cresc în mod 
corespunzător. Apar şi fenomenele de topire punctuală, la nivelul cărora se poate 
produce şi o înglobare a ionilor electrolitului. 
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Pentru evidenţierea unor detalii privind starea suprafeţei, proba anodizată la 
350 V, a fost analizată prin microscopie electronică cu baleiaj, folosind microscopul 
TESLA BS 300 din dotarea catedrei SMTT - UPT (figura 4.21 a şi b). 

Fig. 4.21 a SEM pe suprafaţa probei 
350 V 1800X 

Fig. 4.21 b SEM pe suprafaţa probei 
350V 3000X 

Imaginile pun în evidenţă o suprafaţă neregulată, cu asperităţi şi depuneri 
amorfe, provocate probabil de precipitarea sărurilor prezente în electrolit. 

Microstructura stratului anodizat a fost analizată metalografic în secţiune 
transversală. în figurile 4.22 - 4.30 se prezintă aspectul suprafeţei probelor, precum 
şi structura stratului anodizat corespunzător. 

Fig. 4.22 a Proba 40V lumină normală, Fig. 4.22 b Proba 40\/ lumină normală, 
MO lOOx MO 500x 
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Fig. 4.22 c Proba 40V lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.22 d Proba 40V 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.22 e Grosimea stratului la proba 40V (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 

în imaginile din figura 4.22 a-e încep să se observe primele semne ale 
anodizării. Deoarece valoarea tensiunii aplicate este doar cu puţin peste 37 V, 
tensiunea limită necesară străpungerii stratului dielectric de Ti02 ce se formează în 
mod spontan, modificările sunt minime, stratul de oxid nou format având o grosime 
relativ variabilă, cu o valoare medie de numai 3,11 p. De menţionat faptul că acestă 
grosime, chiar minimă, este mai mare decât grosimea stratului format în mod 
spontan, care are valori cuprinse în mod normal între 20-40 nm. Modificările au avut 
loc doar pe suprafaţa probei şi nu au afectat structura substratului. 
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Fig. 4.23 a Proba 60V lumină normală, 
MO lOOx 

Fig. 4.2b Proba 60V lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.23 c Proba 60V lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.23 d. Proba 60V 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.23 e Grosimea stratului la proba GOV (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 

în figura 4.23 a-e se observă că grosimea medie a stratului anodizat este de 
6 MITI, dar stratul este mai uniform distribuit pe suprafaţa probei şi are un aspect 
mai compact. începe să devină vizibilă structura trilamelară a stratului anodizat. 
Acesta apare deoarece anodizarea este un proces cu transport de masă. Ionii de Tî "̂  
migrează spre suprafaţa probei iar cei ai electrolitului migrează în profunzime. în 
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stratul profund, situat chiar pe suprafaţa probei, predomină metalul, în stratul 
următor este prezent oxidul metalic cu o cantitate de electrolit înglobata în el iar 
stratul superficial are un conţinut mai mare de electrolit raportat la ionii de oxid de 
Titan. Structura granulară a Titanului nu este afectată nici în acest caz [153]. 

Fig4.24 a Proba 80V lumină normală, 
MO lOOx 

Fig. 4.24 b Proba 80V lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.24 c Proba SOV lumină polarizată şi 
câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.24 d Proba SOV 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.30 e Grosimea stratului la proba 250 V (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 
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în figura 4.24 a-e se observă că stratul de oxid de Titan are o grosime 
medie de 6,1 ijm^ o valoare bună comparativ cu celelalte măsurători. El are o 
aderenţă bună pe suprafaţă şi o grosime uniformă. Stratul cu conţinut preponderent 
în oxizi metalici are o grosime mai mare. Structura metalografică a Titanului a 
rămas nemodificată în rest. 

Fig. 4.25 b Proba lOOV lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.25 c Proba lOOV lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.25 d Proba lOOV 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.25 e Grosimea stratului la proba lOOV (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 
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In cazul probei anodizate la 100 V, grosimea medie a stratului este de 5 [j. 
Aspectul este uniform şi aderent la suprafaţa probei. Structura metalografică probei 
nu a fost afectată de anodizare. 

Fig. 4.26 a Proba 120V lumină normală, 
MO lOOx 

Fig. 4.26 b Proba 120V lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.26 c Proba 120V lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.26 d Proba 120V 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.30 e Grosimea stratului la proba 250 V (lumină polarizată 
şi câmp întunecat 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 M, comparabilă cu cele obţinute anterior. Stratul superficial de 
oxid este însă mai aderent şi mai uniform. Metalul nu a fost afectat în profunzime. 

Fig. 4.27 a Proba 140V lumină normală, 
MO lOOx 

Fig. 4.27 b Proba 140V lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.27 c Proba 140V lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.27 d Proba 140 V 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.25 e Grosimea stratului la proba lOOV (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 

BUPT



104 Pregătirea suprafeţei implantelor - IV 

în cazul probei anodizate la 140 V, grosimea medie a stratului de oxid 
înregistrează o creştere, ajungând la valoarea de 8,5 pm. Raportul dintre stratul 
intern, care conţine preponderent oxizi de Titan, responsabil de buna aderenţă şi 
stratul extern, cu conţinut crescut de electrolit, responsabil de integrarea tisulară, 
are valori optime în acest caz. 

Fig. 4.28 a Proba 160V lumină normală, Fig. 4.28 b Proba 160V lumină normală, 
MO lOOx MO 500x 

Fig. 4.28 c Proba 160V lumină polarizată şi Fig. 4.28 d Proba 160V 200 x lumină 
câmp întunecat MO 500x polarizată 

Fig. 4.30 e Grosimea stratului la proba 250 V (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 
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Pentru proba anodizată la 160 V, grosimea medie a stratuluii este de 7 |jm, 
înregistrând o uşoară scădere. Predomină stratul intermediar. Structura profundă a 
probei nu a fost afectată nici în acest caz. 

Fig. 4.29 a Proba 200V lumină normală, 
MO lOOx 

Fig. 4.29 b Proba 200V lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.29 c Proba 200V lumină 
polarizată şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.29 d Proba 200V 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.25 e Grosimea stratului la proba lOOV (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 
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Pentru proba anodizată la 200V (fig. 4.29 a-e) grosimea medie a stratului de 
oxid este de 6,3 [im. Contribuţia majoră în formarea acestuia o are porţiunea 
interioară. Metalul nu a fost afectat în profunzime. 

Fig. 4.30 a Proba 250V lumină normală, 
MO lOOx 

Fig. 4.30 b Proba 250V lumină normală, 
MO 500x 

Fig. 4.30 c Proba 250V lumină 
polarizată şi câmp întunecat MO 500x 

Fig. 4.30 d Proba 250V 200 x lumină 
polarizată 

Fig. 4.30 e Grosimea stratului la proba 250 V (lumină polarizată 
şi câmp întunecat MO 500x) 
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în cazul probei anodizate la 250 V (figura 4.30 a-e), grosimea medie a 
stratului înregistrează valoarea maximă, de 12,6 pm. Contribuţia majoră în 
formarea acestuia o are stratul extern, care conţine preponderent electrolit înglobat 
în oxid de Titan. Datorită faptului că stratul intern are o grosime mică, este posibil 
ca aderenţa acestui strat oxidic să lase de dorit. Chiar dacă teoretic în aceste condiţii 
de anodizare s-ar putea realiza o integrare tisulară bună, soluţia nu este 
recomandată în cazul implantelor supuse la solicitări mecanice mari. Structura 
metalului nu este afectată în profunzime. 

Ca o concluzie generală, se poate spune că pentru toate probele analizate se 
constată faptul că procesul de anodizare nu afectează materialul în profunzime. 
Stratul superficial este continuu şi aderent, iar forma suprafeţei sale confirmă 
aspectele evidenţiate anterior la analiza suprafeţei probei. 

Grosimile medii ale straturilor anodizate determinate cu ajutorului softului 
de achiziţie şi prelucrare de imagini digitale microscopice Analysis FiveDocu, sunt 
prezentate în tabelul 4.7. 

Tabelul 4.7. Grosimi medii ale stratului anodizat 
Nr. proba Grosimea stratului anodizat, (im 
1 (40 V) 3,1 
2 (60 V) 6,0 
3 (80 V) 6,1 

4(100 V) 5,0 
5(120 V) 6,0 
6(140 V) 8,5 
7(160 V) 7,0 
8(200 V) 6,3 
9(250 V) 12,6 

Studiul comportamentul la coroziune al probelor anodizate a fost efectuat în 
soluţie Hartman, la 37°C, cu termostatare. Toate probele au fost obţinute şi lustruite 
în condiţii identice. 

Pentru proba anodizată la 40V, au fost obţinute următoarele rezultate 
experimentale: 

• o s , t -

.1' \ ; 

Fig. 4.31 a Titan anodizat 40 V, Fig. 4.31 b Titan anodizat 40 V, 
voltamogramă transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 2,781 \âm/an 
E(i=0) = -287,4 mV 
i corrosion = 0,3193 iiA/cm^ 
Rp = 116, 64 kn*cm2 
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Pentru proba analizată la 60V au fost obţinuteurmătoarele date experimentală. 

Fig. 4.32 a Titan anodizat 60 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.32 b. Titan anodizat 60 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 2,715 pm/an 
E(i=0) -452,8 mV 
i corrosion = 0,3117 MA/cm^ 
Rp = 17,53 k n*cni2 

Pentru proba analizată la 80 V au fost obţinute umiătoarele date experimentale: 
: ; 1 

; j 
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Fig. 4.33 a Titan anodizat 80 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.33 b. Titan anodizat 80 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 1,852 pm/an 
E(i=0) = -344,0 mV 
i corrosion = 0,2126 pA/cm^ 
Rp = 102,58 k n«cm2 
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Pentru prima analizata la 100 V au fost obţinute următoarele date experimentale: 

. .f 1 

Fig. 4.34 a Titan anodizat 100 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.34 b. Titan anodizat 100 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune =1,683 pm/an 
E(i=0) = -282,1 mV 
i corrosion = 0,1932 \îA/cm^ 
Rp = 348,87 ic n*cm2 

Pentru proba analizată la 120 V au fost obţinute umiătoarele date experimentale: 

Fig. 4.35 a Titan anodizat 120 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.35 b. Titan anodizat 120 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 1,674 pm/an 
E(i=0) = -366,7 mV 
i corrosion = 0,1922 pA/cm^ 
Rp = 63,84 k n«cm2 

Pentai proba analizată la 140 V au fost obţinute următoarele date experimentale: 

Fig. 4.36 a Titan anodizat 140 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.36 b. Titan anodizat 140 V, 
transformarea Tafel 
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Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 1,612 pm/an 
E(i=0) = -353,9 mV 
i corrosion = 0,1850 pA/cm^ 
Rp = 99,93 k n*cm2 

Pentru proba analizată la 160 V au fost obţinute următoarele date experimentale: 

•̂ -V'-'V" 
\ ^ I t 

\! 

Fig. 4.37 a Titan anodizat 160 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.37 b Titan anodizat 160 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 1,464 Mm/an 
E(i=0) = -398,7 mV 
i corrosion = 0,1681 MA/cm^ 
Rp = 125,52 k n*cm2 

Pentru proba analizată la 200 V au fost obţinute următoarele date experimentale: 

î ^ 
I 
J » 

i ' 

i 
! J 
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— ^ ^ V i ; 

Fig. 4.38 a Titan anodizat 200 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.38 b Titan anodizat 200 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 1,456 iim/an 
E(i=0) = -365,8 mV 
i corrosion s 0,1671 iiA/cm^ 
Rp = 75,71 Ic 
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Pentru proba analizata la 250 V au fost obţinute următoarele date experimentale: 

l -

Fig. 4.39 a Titan anodizat 250 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.39 b Titan anodizat 250 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 1,165 pm/an 
E(i=0) = -331,4 mV 
i corrosion = 0,1338 pA/cm^ 
Rp = 78,68 k 

Pentru proba analizată la 300 V au fost obţinute umiătoarele date experimentale: 

1 ; 

1 1 

/ \ 

! 1 

Fig. 4.40 a Titan anodizat 350 V, 
voltamogramă 

Fig. 4.40 b Titan anodizat 350 V, 
transformarea Tafel 

Rezultate experimentale: 
Viteza de coroziune = 10,34 pm/an 
E(i=0) = -356,0 mV 
i corrosion = 1,1872 pA/cm^ 
Rp = 29,32 ic ft*cm2 

Rezultatele obţinute în urma determinării comportamentului la coroziune au fost 
sistematizate la finalul capitolului şi corelate cu celelalte măsurători experimentale. 

4.6.4 Rugozitatea suprafeţei 

Rugozitatea reprezintă o măsură a neregularităţilor fine de pe textura 
suprafeţelor, rezultate în urma proceselor de prelucrare utilizate pentru obţinerea 
acestora (figura 4.41). 

Rugozitatea Ra reprezintă media valorilor denivelărilor existente pe 
suprafaţa respectivă, exprimată în pm. 
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în cazul implantelor chirurgicale, ea joaca un rol deosebit de important, 
favorizând adsorbţia fibrinogenului în prima etapă şi ulterior aderenţa celulară. 

înălţimea rugozităţii M ^ 

Fig. 4.41 Rugozitatea suprafeţei 

Starea reală a suprafeţelor tehnice reprezintă un factor de influenţă direct 
asupra comportării elementelor constructive din toate punctele de vedere. Deşi este 
greu de cuantificat prin relaţii explicite analitic, influenţa stării suprafeţei se 
manifestă asupra capacităţii portante, coeficientului de frecare, rezistenţei la uzare 
prin abraziune, adeziune sau coroziune, fiabilităţii straturilor depuse superficial şi 
chiar asupra aspectului [5], [30], [112]. 

Indiferent de material şi de procedeul tehnologic de obţinere, piesele 
mecanice sunt afectate de erori de formă şi de prezenţa rugozităţilor. Caracterul 
discret al materiei şi imperfecţiunile generate de orice procedeu tehnic în condiţii 
reale, conduc la imposibilitatea obţinerii unor suprafeţe ideale, perfect plane, 
cilindrice, sferice etc. 

în raport cu profilul ideal (nominal) al unei suprafeţe, profilul real va prezenta 
(conform clasificării din STAS 5730/1-89) următoarele tipuri de abateri (figura 4.42): 

\ Abatori de ordinul 3 

Abateri de ordinul 4 

Fig. 4.42 Abateri de la forma nominală a unei suprafeţe tehnice 

• abateri de ordinul 1 (de formă), care reprezintă abateri de la forma nominală 
prescrisă a profilului piesei. Acest tip de erori de formă sunt generate de imprecizia 
prelucrării mecanice prin factori care depind de condiţiile de lucru (deformaţii 
elastice ale sistemului tehnologic maşină - sculă - piesă, deformaţii termice ale 
componentelor maşinii sau piesei, deformaţii cauzate de tensiuni interne din 
substratul piesei, deformaţii datorate uzării sculei) şi factori care nu depind de 
condiţiile de lucru (imprecizia geometrică şi cinematică a maşinii, imprecizia de 
reglare şi măsurare a dispozitivelor de control dimensional). 
• abateri geometrice de ordinul 2 (ondulaţii), care reprezintă neregularităţi a căror 
lungime de undă este de câteva ori mai mare decât amplitudinea lor. Ondulaţiile pot 
fi generate peralel sau perpendicular pe direcţia de prelucrare şi se datorează 
vibraţiilor din procesul de prelucrare. Ondulaţiile longitudinale au amplitudinea şi 
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frecvenţa acestor vibraţii, cu caracter, în general sinusoidal. Ondulaţiile 
perpendiculare pe direcţia de deplasare a sculei sunt mai puţin importante, fiind mai 
mici decât cele longitudinale. 
• abateri geometrice de ordinul 3 (rugozităţi), care reprezintă caracteristica 
principală în topografia unei suprafeţe şi se materializează printr-o succesiune de 
proeminenţe şi goluri. 

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

La proiectarea unei piese se prescriu direct indicaţii referitoare la abaterile 
de formă şi la rugozitate. Aceasta este evaluată printr-un set de parametri, care, 
generic descriu ''starea suprafeţei". 

Evaluarea rugozităţii se poate aborda clasic, bidimensional (prin 
înregistrarea profilului într-o direcţie dată şi perpendicular pe suprafaţa de interes şi 
prelucrarea elementelor de geometrie a profilului în scopul obţinerii unor parametri 
standardizaţi) sau tridimensional (prin maparea suprafeţei prin diverse metode -
baleierea suprafeţei pe principiul abordării clasice, planimetrarea simultană a întregii 
arii cu mijloace optice - şi convertirea informaţiei primare într-un model matematic, 
care permite extragerea unui set mai extins de parametri). 

La scară industrială şi pentru tehnologii de execuţie tradiţionale se 
utilizează, în marea majoritate a cazurilor, evaluarea bidimensională. 

Măsurarea rugozităţii reprezintă o operaţie delicată şi scumpă, datorită 
echipamentelor care reclamă o precizie suficient de ridicată pentru a furniza 
rezultate de încredere la scara micrometrică a profilului. 

Principial, măsurarea rugozităţii se poate realiza prin palpare mecanică sau 
optică. O comparare a metodelor mecanice şi optice, având drept criteriu precizia de 
redare a profilului, indică performanţe mai bune ale palpării mecanice. 

Determinarea parametrilor de rugozitate presupune prelucrarea statistică a 
datelor fumizate de o profilogramă. Aceasta se prezintă ca o curbă y(x), direcţia axei x 
fiind paralelă cu profilul nominal, iar direcţia axei y fiind perpendiculară pe aceasta. 

Conform standardului citat, care în mare măsură coincide cu normativele 
europene, britanice şi americane, cei mai importanţi parametri de rugozitate sunt: 

Unna planului tangent exterior 

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

' - - L ' 
= [4.1] 

^ i=\ 

unde y(x) este înălţimea profilului în raport cu o orizontală oarecare, paralelă cu 
direcţia de deplasare a sculei (în figura 2 se poate alege ca referinţă urma planului 
tangent interior, axa x sau orice altă orizontală situată sub nivelul celui mai adânc 
gol) 

L - lungimea de referinţă (mărime indicată în standard funcţie de valoarea 
estimată a parametrului Ra. Există, de asemenea, recomandarea trasării profilului pe 
cel puţin cinci lungimi de referinţă. Valorile standardizate ale lungimii de referinţă 
sunt 0,08; 0,25; 0,8; 2,5; 25 mm) 

n - număr de măsurări ale înălţimilor y ale profilului (practic, lungimea 
profilului se împarte în n-1 intervale echidistante şi se fac măsurări în n puncte 
discrete) 

i - numărul curent al punctului în care se măsoară înălţimea y. 
Parametrul Ra se măsoară de la linia medie sau de referinţă a profilului 

(determinată ca acea linie pentru care abaterea medie pătratică a profilului este 
minimă). 

Abaterea medie pătratică a profilului: 

/{x )dx , [4.2] 

Abaterea medie pătratică a profilului este o mărime de calcul care nu are 
corespondent fizic. 

înălţimea maximă a rugozităţilor: 

^ax - ^ pmax [4.3] 

unde yp max este cota celei mai înalte proeminenţe care apare pe intervalul de 
măsurare, 

yvmin - cota celui adânc gol care apare pe intervalul de măsurare, 
în alte standarde Rmax este echivalent cu Ry. 
Rmax determină poziţia planelor tangente exterior şi interior la profil. 

înălţimea rugozităţilor în zece puncte: 

K = ̂ (vpi + ypi + yp^+ypA+ypsh^iy.i + y.i+>^v3 + y.4 -^yJ' 

unde ypi...5 reprezintă cotele celor mai înalte cinci proeminenţe care apar pe 
lungimea profilului 
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yvi...5 - cotele celor mai adânci cinci goluri care apar pe lungimea 
profilului. 

Normativul german DIN defineşte în mod diferit parametrul R̂ : 

^zDIN ~ ^ 
W 5 A j 

Y^R,, = -(R,, -h -h + + R^,), [4.5] 
V y 

unde Rti reprezintă înălţimea maximă a profilului pe cinci segmente în care este 
împărţită lungimea de referinţă. 

Adâncimea de nivelare: 

1 ' 
" - L 

y{x)dx, [4.6] 

Parametrul Rp reprezintă cota la care s-ar genera o suprafaţă perfect netedă 
prin redistribuirea proeminenţelor în goluri şi se măsoară de la planul tangent 
exterior. 

Lungimea de undă a ondulaţiilor profilului: W. 

Pentru o caracterizare mai detaliată, profilogramele mai pot fi prelucrate 
pentru a furniza şi alţi parametri mai sofisticaţi, cum ar fi: înălţimea medie a 
proeminenţelor şi a golurilor, cea mai mare cotă a proeminenţelor şi golurilor 
(raportate la linia medie), panta proeminenţelor, densitatea vârfurilor suprafeţei, 
coeficientul de asimetrie al profilului etc. 

Literatura de specialitate indică relaţii aproximative între principalii 
parametri de rugozitate: 

R^=4,5R l ' \ [4.7] 

R^^ = 93.325/2^ = 20 AIR]'', [4.8] 

(1.25... 1.3)/?,. [4.9] 

în toată lumea cel mai utilizat parametru de rugozitate este Ra, a cărei 
valoare este înscrisă pe desenele de execuţie ca indicaţie pentru starea suprafeţei. 

Pentru a caracteriza contactul a două suprafeţe este necesară cunoaşterea 
abaterilor de ordinul 1, 2 şi 3 pentru ambele suprafeţe. Abaterile de ordinul 1 şi 2 
sunt mai uşor de măsurat, dar influenţa lor asupra comportării suprafeţelor în 
contact este mai greu de cuantificat. Se introduc noţiunile de apropiere absolută şi 
relativă a suprafeţelor. 

Abaterea de la forma ideală a suprafeţelor sugerează faptul că, la o 
apropiere relativă oricât de ridicată, practic, contactul nu va avea loc pe aria 
nominală (determinată de dimensiunile geometrice nominale, macroscopice al̂ e 
acestora). Aria reală de contact va fi doar o anumită parte din aria nominală. 
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mărimea ariei reale fiind determinată de suma microariilor rugozităţilor care vin în 
contact direct. Se definesc noţiunile de arie nominală, aparentă şi reală de contact, 
(figura 4.44). 

piesa 1 linia nominala de contact 

ondulatiilor 

contact al 
rugozităţilor 

Fig. 4.44 Linia teoretică de contact, contactul ondulaţiilor şi al rugozităţilor 

Aria aparentă reprezintă suma ariilor de contact ale ondulaţiilor suprafeţelor 
în contart. 

între cele trei tipuri de arii există relaţia generală: 

[4.10] 

unde An este aria reală de contact 
Aa - aria aparentă de contact 
Ar - aria reală de contact. 

Pentru cuplele tribologice de clasă I (contact punctiform) se admite 
egalitatea acestor arii. Pentru cuplele de clasă II (contact liniar) se admite egalitatea 
ariei reale cu cea aparentă. Pentru cuplele tribologice de clasă III (contact pe 
suprafaţă), însă, aria reală este cu două, trei sau mai multe ordine de mărime mai 
mică decât aria nominală, fapt care are implicaţii directe asupra presiunii reale de 
contact şi asupra portanţei cuplei. 

Apropierea absolută a două suprafeţe are o valoare care se află într-un 
interval mărginit teoretic de R̂ ax şi 0. 

Se defineşte apropierea relativă ca raport al apropierii absolute şi înălţimea 
maximă a rugozităţilor: 

a 

R. 
[4.11] 

unde e este apropierea relativă, 
a - apropierea absolută. 
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Apropierea absolută este dificil de măsurat experimental. Pentru apropierea 
relativă, în aplicaţiile curente, sunt valabile valori de aproximativ 0.4. 

în figurile 4.45 a, b - 4.54 a,b, sunt prezentate profilele D şi P obţinute 
pentru probele anodizate. 

Măsurările experimentale s-au făcut pe 7 lungimi de referinţă standard 
(7x0.8=5.6 mm), iar parametrii de rugozitate sunt determinaţi după normativele 
DIN. 

10 0 ; 

•hm 

Fig. 4.45 a Mari:or Profil D 
Ra 0,489 pm 
Rz 3 435 \im 
Rq 0,611 pm 
Rp 1.789 pm 
Rt 3760 pm 

Fig. 4.45 b Marilor Profil P 

Ra 
Rz 
Rq 
Rp 
Rt 

C K tnn»»» = o 

Fig 4.46 a Ti anodizat 40 V profil D 
0,575 pm 
4.087 pm 
0,723 pm 
1.891 pm 
5.189 pm 

Fig 4.46 b Ti anodizat 40 V profil P 

Fig 4.47 a Ti anodizat 60 V profil D 
Ra 0 609 pm 
Rz 4.080 pm 
Rq 0.764 pm 
Rp 2 002 pm 
Rt 4.707 pm 

Fig 4.47 b Ti anodizat 60 V profil P 
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Fig 4.48 a Ti anodizat 80 V profil D 
Ra 
Rz 
Rq 
Rp 
Rt 

0.539 
3.784 
0,679 
1,832 
5.427 

Mm 
Mm 
Mm 
Mm 

Fig 4.48 b Ti anodizat 80 V profil P 

Fig 4.49 a Ti anodizat 100 V profil D 
Ra 
Rz 
Rq 
Rp 
Rt 

0.532 
3J31 
0,672 
2.003 M"» 
4.322 Mm 

Mm 

Mm 

- - - - ^ : 

Fig 4.49 b Ti anodizat 100 V profil P 

Fig 4.50 a Ti anodizat 120 V profil D 
Ra 
Rz 
Rq 
Rp 
Rt 

0.459 
3,304 
0,582 
1.781 
4,141 

Mm 
Mm 
Mm 
Mm 
Mm 

Fig 4.50 b Ti anodizat 120 V profil P 

Fig 4.51 a Ti anodizat 140 V profil D Fig 4.51 b Ti anodizat 140 V profil P 
Ra 
Rz 
Rq 
Rp 
Rt 

0.849 
6.134 
1,081 
Z752 
8,421 

Mm 
Mm 
Mm 
Mm 
Mm 
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cacnrvô  

Fig 4.52 a Ti anodizat 200 V profil D 
Ra 0,664 pm 
Rz 5 060 Mm 
Rq 0,888 [ffn 
Rp 2 208 \sm 
Rt 6730 pm 

D «C rr,xyt ^ ̂  

Fig 4.52 b Ti anodizat 200 V profil P 

200 

L in i 

J ' • 

0.8Dnr.<>v 

Fig 4.53 a Ti anodizat 250 V profil D 
Ra 0 998 pm 
Rz 6.819 pm 
Rq 1,320 pm 
Rp 3 587 pm 
Rt 11.195 pm 

P-one O 

20 0 1-

r . : . 

Fig 4.54 a Ti anodizat 300 V profil D 
Ra n ft7n iim Ra 
Rz 
Rq 
Rp 
Rt 

0,870 pm 
6,288 pm 
1.097 pm 
3.379 pm 
8.538 pm 

20C 

o c 
1 I 

O.SC rrvuv ^ 

Fig 4.53 b Ti anodizat 250 V profil P 

Pfcr t r f 

I 

0 0 I -

oacTiTv-cirt 

Fig 4.54 b Ti anodizat 300 V profil P 

în tabelul 4.8 sunt sistematizate valorile rugozităţii medii Ra în funcţie de 
tensiunea aplicată. 

Tabelul 4.8 Dependenţa Ra în funcţie de potenţialul aplicat 
Tensiune \ Ra 

V 
Martor 

40 
60 
80 

Mm 
0,489 
0,575 
0,609 
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 

Următoarea etapă a constat în sistematizarea datelor obţinute în urma 
anodizării, cu scopul de a evidenţia modul în care aceasta influenţează trei aspecte 
deosebit de importante referitoare la comportarea implantelor: grosimea stratului de 
oxid, viteza de coroziune şi rugozitatea suprafeţei. După cum se observă în tabelul 
4.9, creşterea potenţialului aplicat duce la creşterea grosimii stratului de oxid de pe 
suprafaţa implantelor, însoţită de o scădere corespunzătoare a vitezei de coroziune. 
Reprezentând grafic variaţia simultană a parametrilor luaţi în calcul se poate 
concluziona că intervalul tensiunilor pentru care anodizarea dă rezultate optime este 
cuprins între lOOV - ISOV. Această observaţie este confirmată şi de studiile privind 
aderenţa celulară, care înregistrează un optim pentru acelaşi interval. 

rabel 4.9 Prelucrarea datelor experimentale 
Potenţial 

[V] 
Viteza coroziune 

[|im/an] 
Grosimea 

stratului [|ini] 
Ra 

[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 

în figura 4.55 este reprezentat modul în care variază viteza de coroziune şi 
grosimea stratului de oxid în funcţie de tensiunea aplicată. Deoarece viteza de 
coroziune este parametrul cel mai important, raportarea se face în funcţie de 
acesta. Analizând graficul, se poate trage concluzia că intervalul optim de anodizare 
este cel cuprins între 100 V - 150 V. Acest rezultat este confirmat şi de probele de 
aderenţă celulară, care prezintă un optim pentru acelaşi interval. 

Chiar dacă rugozitatea nu variază proporţional cu tensiunea, valorile Ra 
pentru probele anodizate sunt mai mari decât acelea obţinute pentru proba martor 
(plăcuţă din Titan, lustruită doar chimic, în acelaşi regim cu restul probelor). 

Ra înregistrează o valoare destul de mare pentru proba anodizată la 140 V 
(Ra = 0,849 pm), ceea ce confirmă observaţia de mai sus, conform căreia 
rezultatele anodizării ar fi optime în jurul acestei valori. 
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Fig. 4.55 Interdependenţa parametrilor studiaţi 

4.7. Depunerea de hidroxiapatită prin metode electrochimice 

Chiar dacă titanul şi aliajele lui sunt recunoscute pentru biocompatibiltatea 
lor, în unele situaţii procesele de vindecare sunt mai lente în comparaţie cu alte 
materiale cu proprietăţi bioactive, cum ar fi hidroxiapatita şi Bioglass-ul. Prin urmare 
au fost elaborate mai multe strategii de acoperire a Ti cu materiale bioactive bazate 
pe CaP (Calciu - Fosfor), cu scopul de a combina proprietăţile mecanice favorabile 
ale Ti cu cele biologice ale materialelor bazate pe CaP [21], [33], [94]. 

Hidroxiapatita (HA) şi alte acoperiri pe bază de CaP sunt recunoscute pentru 
capacitatea de a favoriza osteointegrarea în jurul implantelor din Titan, deoarece au 
o structură chimică similară cu cea a osului mineralizat. 

Obţinerea acestui strat de HA poate fi realizată şi electrochimic, prin 
anodizare în soluţii apoase de electroliţi. Această metodă permite încorporarea 
fosfatului de calciu într-o matrice de oxid de titan, într-o singură etapă de anodizare. 
Stratul superficial conţine atât elemente ale anodului metalic (de ex. Ti) cât şi ale 
electrolitului (calciu şi fosfat). Opţional, se poate aplica şi un tratament hidrotermal, 
cu scopul de a cristaliza hidroxiapatită sub forma unui strat de suprafaţă. 

Scopul principal al acestui tratament este acela de a obţine un raport Ca/P 
cât mai apropiat cu putinţă de cel existent în structura minerală osoasă, dar fără a 
afecta integritatea stratului de Ti02. Asigurarea unei astfel de interfeţe os-implant 
stimulează neoformarea de ţesut osos şi acceptarea implantului. 

O soluţie simplă şi economică ar consta în utilizarea unei soluţii care să 
conţină atât ionii de fosfat, cât şi pe cei de calciu, într-un raport stoechiometric cât 
mai apropiat de cel din hidroxiapatită. în urma reacţiei electrochimice aceştia ar 
reacţiona direct pe suprafaţa anodului confecţionat din titan [63]. 

Compoziţia electrolitului utilizat în cest scop are o importanţă foarte mare, 
acesta trebuind să conţină o cantitate cât mai mare de Ca şi P. Metoda este limitată în 
general de solubilitatea redusă a sărurilor de calciu, de stabilitatea lor la potenţiale 
mari şi de faptul că ionii de Câ "" sunt respinşi de suprafaţa pozitivată în urma 
anodizării Ti, în timp ce ionii fosfat, cu sarcină negativă, sunt atraşi, fiind astfel 
încorporaţi într-o cantitate mai mare. Prin urmare există tendinţa ca ionii de fosfat să 
fie adsorbiţi mai uşor decât cei de calciu, afectând astfel în mod nedorit raportul lor. 
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O soluţie ar consta în pregătirea suprafeţei. în acest scop se poate efectua o 
anodizare prealabila a suprafeţei la 150 V (valoare optimă determinată mai sus). 
Aceasta are ca rezultat o greştere a grosimii stratului de oxid şi a rugozităţii suprafeţei. 

în etapa următoare proba se introduce într-o soluţie de NaOH 10 M, în care 
este lăsată 24 ore. Oxidul de Titan de pe suprafaţă reacţionează cu NaOH, rezultând 
un gel de titanat de sodiu. 

După această etapă, proba se introduce într-o soluţie saturată de acetat de 
calciu monohidrat, timp de 24 ore. Are loc o reacţie de substituire a ionilor de Na"̂  
cu cei de Câ "", ducând la creşterea concentraţiei acestora pe suprafaţa probei. 

Următoarea etapă constă în APC (Anodic Plasma Chemical treatment). 
Practic, s-au folosit 3 plăcuţe de Ti CP grad 2 cu dimensiunile de 20x30x1 

mm. în prealabil ele au fost prelucrate metalografic, prin lustruire mecanică şi 
chimică, urmată de pasivare conform ASTM F86-04 [144]. 

Prima proba a fost utilizată ca martor, cea de a doua a fost supusă direct 
unui proces de anodizare într-o soluţie de Ca{HP04)2 H2O (acetat de calciu 
monohidrat) la 150 V. Cea de a treia proba a suferit prelucrările enumerate mai sus: 
anodizare prealabilă, într-o soluţie de H3PO4 1 M, la 150 V, cu scopul de a creşte 
porozitatea, respectiv capacitatea de adsorbţie a suprafeţei, formarea stratului de 
titanat de sodiu şi substituirea sodiului cu calciul, în acetat de calciu. Ultima etapă a 
constat tot în anodizarea la 150 V, într-o soluţie de acetat de calciu monhidrat, dar 
în care a fost introdus şi EDTA disodic, în raport de 1/1, cu scopul de a cheia ionii de 
Ca , permiţând astfel creşterea concentraţiei acestora. 

Instalaţia constă dintr-o sursă de curent continuu ce poate genera tensiuni 
cuprinse între 0-400 V CC pentru valori maxime ale curentului de 5A, instrumente 
de măsură (voltmetru, ampermetru), agitator magnetic cu stativ cu clemă şi 
sistemul de electrozi: un catod circular confecţionat din oţel inoxidabil şi anodul, 
reprezentat de implantul supus procesului de anodizare. Catodul are formă circulară 
cu scopul de a asigura o distribuţie uniformă a câmpului electric, de dorit în cazul 
pieselor cu o geometrie complexă. Distribuţia uniformă a câmpului asigură 
uniformitatea stratului oxidic rezultat. 

Echipamentul este identic cu cel folosit în anodizarea convenţională, singura 
diferenţă constând în faptul că tensiunile aplicate sunt mai mari, ajungând sau chiar 
depăşind valoarea de 300 V. Instalaţia utilizată în acest scop, realizată prin mijloace 
proprii de către autorul tezei, este prezentată în figurile 4.56 şi 4.57. 

Fig. 4.56 Instalaţia de anodizare 
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Fig. 4.57 Descărcări electrice pe suprafaţa probei anodizate 

în urma procesului de anodizare, iau naştere straturi superficiale cu conţinut 
de CaP total sau parţial solubil, înglobat într-o matrice de oxid de Ti. 

Metoda permite producerea unor straturi superficiale cu grosimi de câţiva 
micrometri. Prin eliberarea ionilor de Ca şi P într-un raport similar cu cel al ţesutului 
osos, acest stat devine bioactiv. Datorită faptului că acest strat ia naştere prin 
înglobarea atât a substratului cât şi a electrolitului, aderenţa lui este foarte bună. 

Tehnica pare a fi o alternativă promiţătoare la celelalte metode de acoperire 
cu hidroxiapatită. Ea ar putea avea o aplicativitate foarte mare în special în cazul 
structurilor tridimensionale, cum ar fi şuruburile. 

în figura 4.58 a, b sunt prezentate imagini ale stratului de hidroxiapatită de 
pe suprafaţa probelor. 

Fig. 4.58 a Proba hidroxiapatită, 
MO stereo 50 x 

Fig. 4.58 b Proba hidroxiapatită, 
MO 100 X 
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în figurile 4.59 şi 4.60 este reprezentată grosinnea stratului de hidroxiapatită 
pentru proba anodizată în mod convenţional şi pentru cea care a fost pregătită în 
prealabil. 

Fig. 4.59 Măsurarea grosimii stratului de hidroxiapatită 
pentru depunerea convenţională 

Fig. 4.60 Măsurarea grosimii stratului de hidroxiapatită 
pentru proba pregătită prealabil 

Analiza metalografică a pus în evidenţă o grosime a stratului de 
hidroxiapatită de 17,97 |jnri pentru depunerea de hidroxiapatită prin metoda clasică 
şi de 24,49 pm pentru proba tratată prin metoda optimizată. 

Hidroxiapatita depusă astfel este iniţial amorfă, prin urmare necesită o etapă 
de cristalizare, realizată prin tratament hidrotermal. în acest scop a fost utilizat 
cuptorul electric SR 730. Cu ajutorul lui prima probă a fost încălzită la 300 C, timp 
de 10 minute, după care a fost răcită în apă. Cea de a doua probă a fost încălzită la 
600 C, timp de 10 minute, după care a fost răcită tot în apă. 

Analiza metalografică şi XRD (figura 4.61) demonstrează prezenţa unui strat 
uniform şi aderent pe suprafaţa probelor din Ti, preponderent amorf în prima etapă, 
dar cristalizabil prin tratament hidrotermal. 
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Fig. 4.64 Spectrul de difracţie în raze X 

4.8. Concluzii 

Chiar dacă la ora actuală au fost elaborate mai multe metode de modificare 
a suprafeţelor implantelor chirurgicale, funcţionalizarea suprafeţelor de Titan prin 
metode electrochimice rămâne în actualitate datorită faptului că este uşor de 
aplicat, nu necesită condiţii speciale de lucru şi se pretează la aplicaţii pe scară 
semiindustrială. Efectele acestei funcţionalizări sunt din multe puncte de vedere 
comparabile cu ale altor aplicaţii, dar cu costuri mult mai mici. Suprafeţele rezultate 
sunt stabile din bunct de vedere chimic şi implantele astfel modificate nu necesită 
condiţii speciale de manipulare, sterilizare şi depozitare. 

Dintre efectele benefice ale anodizării, se pot menţiona: 
creşterea grosimii stratului protector de oxid de Titan, evidenţiată în 
cadrul acestui capitol prin metode metalografice; 
nu afectează structura metalului, modificările limitându-se doar la 
suprafaţă; 
viteza de coroziune devine mai mică, prin urmare se reduce şi cantitatea 
de ioni metalici eliberaţi la nivel tisular sau sistemic; 
rugozitatea suprafeţei creşte, element favorabil aderenţei proteinelor 
plasmatice în prima fază şi aderenţei celulare în etapele următoare; 
depunerea de hidroxiapatită prin metode electrochimice este superioară 
altor metode, deoarece stratul de hidroxiapatită se formează in situ, prin 
înglobarea electrolitului în structura metalică, având o aderenţă mult 
mai bună; 
gradul de cristalinitate al hidroxiapatitei obşinută prin acestă metodă 
este foarte apropiat de acela al hidorxiapatitei din structurile osoase, 

în concluzie, metodele electrochimice de funcţionalizare a suprafeţei 
Titanului pot fi utilizate pentru multe aplicaţii medicale, extinderea aplicării acestor 
tehnici găsindu-şi pe deplin justificarea. 
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CAPITOLUL V 
UTILIZAREA CELULELOR STEM 
PENTRU CREŞTEREA GRADULUI 

DE BIOCOMPATIBILITATE 

5.1. Celulele stern şi aplicaţiile lor medicale 

Cunoştinţele despre celulele stern ̂  şi aplicaţiile lor potenţiale au fost 
acumulate pe parcursul a peste 30 de ani. în anii 1960, se ştia ca anumite celule 
provenite de la şoareci prezintă capacitatea de a forma multiple tipuri de ţesuturi. 
Celulele stem au fost menţionate ca atare pentru prima oară în anul 1971 [48]. 

La ora actuală sunt deja în uz câteva terapii care se bazează pe utilizarea 
celulelor stem, cea mai cunoscută fiind transplantul medular utilizat pentru tratarea 
leucemiilor. Prin acest tratament celule stem care pot da naştere elementelor 
figurate (eritrocite, leucocite, trombocite) sunt implantate pacienţilor, cu scopul de a 
reface ţesutul medular distrus în urma chimio şi radioterapiei [17]. 

Numai în ultima vreme cercetătorii au descoperit faptul că celulele stem pot 
fi cultivate şi multiplicate şi in vitro, putându-se multiplica pentru mult timp şi în 
afara organismului. Acest avantaj deschide noi căi în ceea ce priveşte manipularea 
acestor celule. 

''Stem cells" este un termen utilizat pentru a descrie celulele precursor ce 
pot da naştere mai multor tipuri de ţesuturi. Există câteva diferenţe foarte 
importante în ceea ce priveşte plasticitatea acestor celule, respectiv capacitatea lor 
de a se multiplica şi diferenţia în alte Ijnii celulare (figura 5.1). 

O 

Celulă stem tutipotentă 

Celula stem pluripolentă 

Celule stem sanguine 
Alte celule stem 

I i" y 1 
Muşchi Nervi Oase Atte ţesuturi 

Eritfocite Leucocite 

Fig. 5.1 Ierarhia celulelor stem 
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în funcţie de capacitatea lor de diferenţiere, celulele stern se pot clasifica în: 
Celule stern tutipotente pot da naştere unui întreg organism, funcţional din 

toate punctele de vedere, acoperind atât liniile celulare existente în organismul 
uman, cât şi cele care aparţin ţesuturilor de suport, cum ar fi placenta. Aceste celule 
există doar câteva zile, în primele stadii după fertilizare [4], [49], [127]. 

Celulele stem plunpotente sunt capabile să dea naştere în mod virtual 
oricărui tip de ţesut, dar nu şi unui organism funcţional în ansamblu. Ele nu pot 
forma ţesut extraembrionar, prin urmare nu pot da naştere unui făt, dar au 
capacitatea de a se diferenţia în cele peste 200 de tipuri de celule care întră în 
alcătuirea unui organism adult [53]. 

După aproximativ şapte zile de la concepţie, un zigot se va divide în 
aproximativ 100 - 150 celule. Acestea vor lua forma unei mingi, numite blastocist, 
cu o masă de celule nediferenţiate în interiorul ei. Aceste celule nediferenţiate sunt 
utilizate pentru a genera linii de celule stem embrionare. Ele nu mai sunt 
tutipotente, ci doar pluripotente. 

După ce celulele embrionare s-au diferenţiat în multitudinea de linii celulare 
care alcătuiesc un făt, un copil sau un adult, cele mai multe dintre ele îşi pierd 
capacitatea de diferenţiere ulterioară. Cu toate acestea, un număr mic de celule, 
numite celule stem adulte, îşi păstrează o anumită capacitate, limitată, de 
diferenţiere. Aceste celule stem multipotente îndeplinesc funcţiile de reparare şi 
înlocuire a celulelor corpului 

Celulele stem multipotente sunt celule mai diferenţiate, motiv pentru care 
pot da naştere doar unui număr limitat de ţesuturi. De exemplu linia de celule stem 
mezenchimale poate da naştere doar ţesuturilor muscular, osos, cartilaginos, adipos 
şi altor tipuri de ţesuturi conjunctive [20], [65]. 

5.2. Surse posibile şi caracteristici ale celulelor stem 

Cele mai importante surse posibile de celule stem sunt: 
- embrioni creaţi prin fertilizare in vitro; 
- embrioni sau fetuşi obţinuţi prin avort selectiv; 
- embrioni creaţi prin transfer nuclear de celule somatice (SCNT, 

donare); 
- ţesuturi adulte (măduva osoasă, sânge provenit din cordonul 

ombilical). 
în funcţie de provenienţa lor, celulele stem se pot clasifica în: 
Celule stem provenite din embrioni sau ţesut fetal - au fost izolate 

pentru prima oară din embrioni murini, în anul 1891. 
Embrionii de origine animală au fost singura sursă pentru cercetarea 

celulelor stem până în anul 1988, când un grup de cercetători aparţinând 
Universităţii din Wisconsin, au anunţat izolarea cu succes â  celulelor stem 
embrionare, provenite de la un embrion în vârstă de o săptămână, obţinut prin 
fertilizare în vitro (figurile 5.2 şi 5.3). Metoda este controversată, deoarece celulele 
stem sunt localizate în embrion şi procesul îndepărtării lor duce la distrugerea 
acestuia [48], [127]. 
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Fig. 5.2. Blastocist. 

ffiastocist 
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specializat specializat speclaTizat 

Fig. 5.3. Etapele de diferenţiere ale celulelor stern embrionare 

Un alt grup, aparţinând Universităţii Johns Hopkins, au obţinut celule stern 
cu proprietăţi similare din embrioni sau fetuşi cu vârste cuprinse între 5 şi 9 
săptămâni, obţinuţi prin avort selectiv. 

Celulele astfel obţinute, indiferent de metodă, au fost manipulate în 
laborator cu scopul de a se obţine linii de celule stem embrionare ce pot continua să 
se dividă sub această formă timp de luni sau chiar ani. 

O altă sursă de celule stem este donarea. Celulei create prin donare i se 
permite să se dividă timp de o săptămână, după care celulele stem obţinute astfel 
sunt separate şi extrase. 

Studiul celulelor stem embrionare umane a început cu relativ puţin timp în 
urmă. Cea mai mare parte a datelor existente provin de la celulele stem murine, 
care au fost investigate intens în ultimii 18 ani. Şi cunoştinţele despre celulele stem 
umane îşi au originea tot din aceste studii. 
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Există un număr foarte mare de linii de celule stem, inclusiv unele provenind 
de la fiinţe umane [140]. 

ESC (celulele stem embrionare) au o importanţă ştiinţifică deosebit de mare 
deoarece reunesc trei caracteristici care nu se mai regăsesc împreună la alte tipuri 
de celule. 

Prima este aceea că ele par a se replica la infinit, fără să suporte fenomenul 
de senescenţă (îmbătrânire sau moarte) sau mutaţii ale materialului genetic. 

A doua este aceea că ESC par normale din punct de vedere genetic, ele fiind 
capabile să dea naştere unui şoarece cu genomul derivat complet din celule stem 
embrionare. La şoarece, aceste celule au un comportament tutipotent, iar atunci 
când sunt introduse într-un embrion tânăr, se alătură celulelor gazdei şi dau naştere 
unui şoarece normal, diferenţiindu-se în fiecare tip de celulă din organismul 
animalului. ESC se mai pot diferenţia în multe tipuri de celule în culturi tisulare, 
dând naştere ţesuturilor de tip osos, muscular şi chiar nervos. Embrionul normal are 
aproximativ 100 de tipuri de celule care prezintă proprietăţi de ESC şi care există 
doar pentru o zi, după care se diferenţiază în diverse tipuri celulare mai specializate. 

Izolarea şi cultivarea ulterioară a acestor celule stem permite obţinerea a 
milioane de celule stem într-un singur mediu de cultură. 

Caracterizarea parţială a acestor ESC a fost făcută pentru prima oară în anul 
1998. Aceste celule au capacitatea de a-şi menţine caracterul pluripotent chiar şi 
după cultivarea timp de 4-5 luni. Există o temere că aceste celule ar putea evolua 
spre forme canceroase. Chiar dacă până la această oră nu există date temeinice 
care să vină în sprijinul acestei ipoteze, au fost semnalate cazuri de hiperproliferare 
benignă. 

Celulele stem adulte au capacitatea de a se diferenţia în mai multe tipuri 
de linii celulare, în funcţie de tipul ţesutului în care au fost plasate. De exemplul, 
celulele stem din măduva osoasă pot da naştere la eritrocite, leucocite şi trombocite. 
Termenul de adult este folosit pentru a indica faptul că aceste celule stem sunt 
situate într-o etapă mai avansată a diferenţierii celulare faţă de celulele stem 
embrionice. Celulele stem adulte derivă din ţesuturi mature, provenite de la 
embrion, făt sau chiar adult. Chiar după maturarea completă a unui organism, 
celulele trebuie înlocuite. Un exemplu bun este sângele, dar este valabil şi pentru 
muşchi şi alte ţesuturi conjunctive, în unele cazuri chiar şi pentru anumite tipuri de 
celule nervoase. 

Deoarece ele pot da naştere doar unui număr redus de celule, ele mai sunt 
numite celule stem multipotente. 

Oamenii de ştiinţă au izolat celule stem adulte din muşchii scheletali, ficat, 
piele, pulpă dentară, pancreas, cordonul ombilical şi tractul gastro-intestinal. 

Pe parcursul dezvoltării post embrionare şi chiar în forma adultă, anumite 
ţesuturi ale corpului necesită celule stem pentru o înlocuire şi reparare în condiţii 
normale. Celulele stem care se găsesc în ţesuturi evoluate şi diferenţiate, indiferent 
de vârsta organismului la acel moment, sunt numite celule stem adulte. Cel mai 
cunoscut exemplu în acest sens este acela al celulelor stem hematopoietice. Mai 
recent aceeaşi proprietate a fost descoperită şi la celulele stem mezenchimale 
(MSC). 

Celulele stem adulte sunt multipotente, iar numărul de ţesuturi pe care 
acestea le poate genera este mic în comparaţie cu celulele stem embrionare. Cu 
toate acestea, MSC au un potenţial terapeutic foarte mare. La ora actuală ele sunt 
folosite pe scară destul de largă pentru plastia ţesutului osos sau cartilaginos. 
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Terapia cu celule stern adulte poate să completeze, nu şi să înlocuiască ESC. 
Cu toate acestea ele au unele avantaje. De exemplu, celule stem adulte oferă 
posibilitatea de a utiliza mici fragmente de ţesut pentru a obţine o cultură iniţială din 
celule proprii. Acestea pot fi multiplicate pentru o implantare ulterioară (metodă 
numită transplant autolog). Această metodă evită problemele de ordin etic sau 
moral legate de transplant şi elimină posibila contaminare virală sau bacteriană. 

In practica clinică se foloseşte deja în mod curent transplantul de celule 
stem hematopoietice autologe sau alogene izolate din sângele periferic sau măduva 
osoasă hematogenă. 

Din păcate multe celule de interes medical nu pot fi, cel puţin la ora actuală, 
obţinute din celule stem adulte. Producerea unui număr mare de astfel de celule 
este mai dificilă decât în cazul ESC. 

5.3. Aplicaţii medicale ale celulelor stem 

Transplantul: Celulele stem pluripotente pot fi utilizate pentru a crea un 
număr nelimitat de celule, ţesuturi sau chiar organe, care pot fi utilizate pentru a 
restaura organe sau funcţii, fără a mai fi nevoie de o medicaţie imunosupresoare şi 
fără a se mai ridica problema compatibilităţii. 

Astfel de celule, utilizate în terapia transplantaţională, ar putea fi disponibile 
ca donatori ''universali". Transplantul medular, o tehnică dificilă, costisitoare şi 
riscantă, poate deveni mult mai ieftină şi mai sigură în tratamentul multor afecţiuni, 
cum ar fi anemia aplastică şi alte afecţiuni hematologice dobândite. Metoda ar putea 
fi deosebit de utilă în special în cazul persoanelor care şi-au pierdut funcţiile 
medulare în urma unei expuneri la radiaţii sau produşi toxici [34]. 

De asemenea ar putea deveni fezabilă creşterea şi transplantarea altor 
ţesuturi pierdute în boli sau accidente, cum ar fi ţesutul cutanat, inima, componente 
ale sistemului nervos, etc. 

Regenerarea osoasă: Defectele osoase masive reprezintă o importantă 
problemă pentru chirurgia ortopedică, soluţia cea mai bună fiind autogrefa osoasă 
însă sursele utilizabile sunt limitate iar recoltarea implică multiple riscuri cum ar fi, 
infecţia, afectarea nervilor periferici şi pierderea funcţionalităţii [20], [80]. 

Studiile de regenerare osoasă utilizând CSM implică cultivarea sau 
încărcarea celulelor pe scaffolduri structural asemănătoare segmentului osos. 
Scaffoldurile sunt în general structuri dure, poroase care permit aderarea CSM 
oferind-le suport mecanic, având la bază materiale sintetice sau naturale. 

Rezultatele obţinute până în prezent indică eficienţa scaffoldurilor încărcate 
cu CSM în reconstrucţia osoasă cu redarea intergităţii osoase. 

Astfel de scaffolduri pot substitui defecte osoase de până la 25mm lungime. 
Radiografiile efectuate la 4 şi 16 săptămâni atestă procesele de osteogeneză. 
Microradiografiile efectuate la 16 săptămâni decelează formarea de corticală osoasă 
şi realizarea continuităţii osoase. Aceste rezultate sunt raportate la loturi control la 
care s-au utilizat doar scaffolduri neîncărcate sau încărcate cu măduvă osoasă 
integrală proaspătă. 

Regenerarea osoasă cu scaffolduri încărcate cu CSM a fost lansată clinic de 
concernul Osiris. După o primă fază pilot, a început să fie utilizată clinic la începutul 
anului 2002. Transplantul allogen de CSM este utilizat ca alternativă terapeutică 
la copii cu Osteogenesis Imperfecta. Rezultatele raportate până în prezent indică o 
considerabilă eficienţă terapeutică, grevată însă de complicaţiile transplantului 
alogen. 
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Autotransplantul de CSM manipulate genetic în sensul rectificării mutaţiilor 
genetice poate constitui o alternativă terapeutică viabilă pentru maladiile 
congenitale ale ţesutului conjunctiv al căror substrat genetic este exact cunoscut. 
Rezultate promiţătoare documentate la nivel molecular s-au realizat în Osteogenesis 
Imperfecta. CSM manipulate au fost purificate şi cultivate cu scopul diferenţierii lor 
în osteoblaste pentru a observa efectul asupra structurii colagenului sintetizat, 
rezultatele demonstrând o stabilitate foarte apropiată de cea a colagenului normal. 

Regenerarea articulară: Diversitatea afecţiunilor care conduc la 
deteriorarea articulară cu afectarea consecutivă a funcţionalităţii a constituit o 
motivaţie pentru găsirea unei alternative terapeutice viabile [106]. 

Din perspectiva terapiei celulare celulele ideale pentru producerea unor structuri 
similare celor articulare ar fi condrocitele articulare şi osteoblastele. Problema majoră o 
reprezintă faptul că aceste celule nu se înmulţesc in vitro, iar pentru obţinerea unei 
cantităţi suficiente ar trebui recoltate mari cantităţi de cartilaj. CSM în schimb pot fi 
izolate în cantităţi mici şi înmulţite in vitro iar ulterior diferenţiate în tipurile celulare 
dorite, CSM putând fi diferenţiate atât în condrocite cât şi în osteoblaste. 

în prezent, pentru reconstrucţia articulară, sunt utilizate numeroase tipuri 
de scaffolduri naturale şi sintetice însă cu toate acestea nu există un consens asupra 
unui tip ideal de scaffold. Ca proprietate de bază, acesta trebuie să simuleze 
matrixul extracelular natural format din colagen tip II şi proteoglicani. Acestui 
criteriu corespund o serie de structuri cum ar fi alginatul, hyaluronatul, chitosanul şi 
polimerii pe bază de polietilen glicol. 

Utilizarea suprafeţelor metalice ale implantelor chirurgicale pentru 
cultivarea, multiplicarea şi diferenţierea CSM ar putea fi o soluţie pentru integrarea 
lor tisulară. Din păcate metoda este limitată de gradul redus de aderenţă a CSM pe 
suprafeţele metalice. O soluţie ar putea consta în funcţionalizarea prealabilă a 
suprafeţelor. Metodele electrochimice propuse în cadrul acestei teze ar putea fi o 
soluţie a acestei probleme. 

5.4. Determinarea gradului de aderenţă celulară 

Aderenţa celulară face referire atât la numărul, cât şi la tipul de celule care 
aderă pe suprafaţa implantului. Ea are o importanţă deosebită în ceea ce priveşte 
evoluţia ulterioară a implantului. Calitatea suprafeţei, în cazul de faţă 
funcţionalizarea ei, poate facilita aderenţa unui număr cât mai mare de celule stem. 

Protocol de lucru pentru testarea materialelor pe bază de titan utilizate 
ca suport pentru celulele stem mezenchimale 

Pentru testarea gradului de aderenţă pe suprafeţe din Titan funcţionalizate 
în prealabil prin anodizare au fost folosite celule mezenchimale. Acestea au fost 
tripsinizate (izolate din ţesut cu ajutorul tripsinei), numărate, dozate şi incubate în 
medii de cultură în care au fost introduse şi plăcuţele din Titan. 

în paralel a fost studiat şi efectul sterilizării asupra suprafeţei, pentru două 
metode: sterilizarea în autoclavă şi cea cu Etilen oxid. Practic, s-au folosit două 
loturi de plăcuţe din Titan pregătite identic, dar sterilizate prin cele două metode. 

Protocolul de lucru conţine următoarele etape: 
1. Sterilizare materiale 
2. Plasare materiale în plăci: 

a. placa A - sterilizare la autoclavă; 
b. placa B - sterilizare cu etilenoxid. 
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3 
4 

5 
6 

7 
8 
9. 
10. 

11. 

Plasarea materialelor în godeuri, conform schemei de mai jos: 
Primele două rânduri ale fiecărei plăci (vezi schema) se incubează cu mediu 1 
ml/godeu pentru 24 ore; 
După 24 ore se aruncă mediul; 
în toate godeurile se adaugă celulele: câte 100 000 celule /30 p'/godeu pentru 
24 ore; 
Incubare timp de 1 oră; 
în fiecare godeu se completează cu mediul, câte 1,5 ml; 
Incubare 2 h; 
După 2 ore (3 ore de la însămânţarea cu celule) se citesc, pentru ambele plăci, 
rândurile de pe margine (figura 5.4): 

a. - se aspiră supematantul; 
b. - se numără celulele. 

După 24 ore (25 ore de la însămânţarea cu celule) se citesc, pentru ambele 
plăci, rândurile din mijloc: 

a. - se aspiră supematantul; 
b. - se numără celulele. 

Fig. 5.4. Schema godeurilor pentru sterilizare în autoclavă 

Practic celule utilizate pentru testarea gradului de aderenţă sunt recoltate, 
numărate, aduse la o concentraţie de 100.000 celule/30nl/godeu şi incubate. La 
sfârşitul perioadei de incubare se numără celule prezente în supranatant, numărul 
celulelor aderate rezultând prin diferenţă (tabelul 5.1). 

Tabel 5.1.Tripsinizare plăcuţe Ti 
Stidâ Autoclav Martor Autoclav 40 Autodav 10 

0/ 
80 

Autodav 150 
/ 

120 

autodav Stidâ 
Etilen 
oxid 

Martor 
Etilen 
oxid 

40 
Etilen 
oxid 

10 
0/ 
80 

Etilen 
oxid 

150 
/ 

120 
eblenoxid 

110000-120000 
90000 

110000 
90000 

100000 
80000 

100000 
80000-90000 

90000 1 
100000 

45000 
60000 

0 
60000 45000 

30000 
15000 

60000 
75000 

60000 
60000 

60000 
30000 

40000 
30000 

60000 
0 

45000 
10000 

120000 
100000 

110000 
80000 

100000 
85000 

110000 
90000 

115000 
90000 
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Fig. 5.5. Schema godeurilor pentru sterilizare în etilenoxid 

Tabelul 5.2. Supematant autoclav 
Sticlă Martor 40 

etilenoxid 
80 120 

- pe sticlă 
multe celule 
aderate şi 
întinse 
- în jur foarte 
multe cristale 
- puţine celule 

- multe 
grupuri de 
celule 
- multe celule 
izolate 

- celule 
izolate 

- grupuri mici 
şi celule 
izolate 

- câteva bucăţi 
negre (nu sunt 
celule) 
- puţine 
grupuleţe de 
celule 
- câteva celule 
izolate întinse 

- pe sticlă 
multe celule 
aderate şi 
întinse 
- în jur foarte 
multe cristale 
- puţine celule 

- multe 
grupuri de 
celule 
- multe celule 
izolate 

- multe 
grupuri şi 
celule izolate 

- câteva 
grupuri şi 
celule izolate 

- 2 grupuri de 
celule 
- 1 bucăţică 
neagră 

- pe sticlă 
foarte multe 
celule aderate 
- foarte multe 
grupuri, dar şi 
celule izolate, 
întinse în jur 

- câteva 
grupuri şi 
celule izolate 
întinse 

- 2 grupuri de 
celule 

- rare celule 
izolate 

- rare celule 
izolate 

- pe sticlă 
foarte multe 
celule aderate 
- multe 
cristale în jur 
- deloc celule 
în jur 

- câteva 
grupuri şi 
celule izolate 
întinse 

- 1 grup - puţine 
grupuleţe de 
celule întinse 

- multe 
grupuleţe şi 
celule izolate 
întinse 
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5.5. Cultivarea celulelor stern pe suprafaţa implantelor 
din titan funcţionaiizat Protocol de lucru 

Recoltarea de material biologic 

A fost utilizată măduva osoasă hematogenă, recoltată prin manevre medico-
chirurgicale specifice (puncţie sternală sau din creasta iliacă), desfăşurate în condiţii 
de perfectă siguranţă şi sterilitate, având acordul prealabil al subiecţilor, cărora li s-
a explicat scopul în care vor fi utilizate respectivele materiale biologice, şi având 
avizul comisiei de etică a UMF Timişoara. 

Măduva hematogenă se recoltează prin aspiraţie de la nivelul crestei iliace 
postero-superioare sau de la nivelul feţei anterioare a sternului, aproximativ 5-20 ml 
de măduvă într-o seringă heparinată. Recoltarea se efectuează în camera sterilă 
chirurgicală, cu pacientul în anestezie locală sau generală în cazul puncţiei iliace. 

Tehnici de izolare a celulelor stern mezenchimale - Izolarea prin aderare la 
plastic 

Metoda se bazează pe proprietatea CSM de a adera la suprafeţele de plastic. 
Protocol de lucru: 

• Se recoltează 10 ml măduvă hematogenă sau sânge periferic; 
• Se diluează 1:2 cu IMDM (Iscove Modified Dulbecco Medium); 
• Se izolează celulele în gradient de densitate. Celulele aderente sunt 

localizate în stratul superficial, având densitate joasă. Cantitatea de CSM 
variază în funcţie de vârsta pacientului, şi este de 50-500 celule; 

• Suspensia celulară obţinută se repartizează în plăci Petri, în vederea 
separării selective prin aderare; 

• După 3 zile fracţia celulară care nu a aderat se îndepărtează, şi se schimbă 
mediul de cultură; 

• Ulterior, mediul se schimbă la fiecare 4 zile până în momentul obţinerii 
confluenţei totale, care în mod normal se realizează după 14-21 zile. 

Această metodă este cel mai des utilizată, datorită preţului de cost redus şi cantităţii 
mari de CSM obţinute, în comparaţie cu celelalte metode. 

Cultivarea in vitro a celulelor stern mezenchimale 

Cultivarea CSM în faza iniţială se poate realiza pe 3 medii diferite: 
• Mesencult - ce conţine un amestec de citokine necesare proliferării CSM; 
• IMDM + 20% ser fetal bovin (FBS); 
• IMDM + 20% ser fetal bovin (FBS) + Fibroblast Growth Factor (FGF), 2 

ng/ml. 
CSM se cultivă în plăci de plastic de 25 mm^ pe aceste medii până la confluenţă, 
ceea ce se obsen/ă după aproximativ 3 saptamini. 

Ulterior celulele sunt tripsinizate cu Trypsin-EDTA, spălate prin centrifugare 
şi repartizate pe plăci, în concentraţie de 1x10^ cel/ml, în vederea diferenţierii 
ulterioare. 

Celulele astfel obţinute se analizează atât în momentul izolării şi plasării lor 
pe mediile de cultură (ziua 0), cât şi la diferite intervale, în evoluţie: ziua 7,14,21 
(primul pasaj), ziua 42 (al doilea pasaj). 
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La atingerea confluenţei şi trecerea la pasajele ulterioare, o anumită 
cantitate se recoltează în vederea caracterizării acestor celule (viabilitate, 
morfologie, markeri). 

Caracterizarea celulelor stern mezenchimale in vitro 

1. Determinarea concentraţiei celulare 
S-a utilizat metoda standard de numărare a celulelor în camera Neubauer 

(hemocitometru). 
Nr celule/ml = nr celule din pătratul mare x factorul de diluţie x 

2. Determinarea viabilităţii celulare 
S-a utilizat metoda microscopică cu Trypan Blue: celulele moarte, cu 

membrana celulară lizată, se colorează albastru, iar celulele vii, cu membrana 
intactă, rămân necolorate. 

3. Imunofenotiparea CSM 
S-a utilizat tehnica de flowcitometrie şi combinaţii de anticorpi monoclonali 

care să permită identificarea şi cuantificarea CSM. 
Această metodă de analiză se aplică pentru determinarea mai multor 

parametri ai unei particule aflată în mişcare într-un curent de lichid. Determinările 
se fac separat pentru fiecare particulă aflată în suspensie şi nu doar ca o valoare 
medie a populaţiei de particule. 
Determinările se fac pe suspensii de celule sau nudei celulari sau organite celulare, 
care sunt propulsate printr-un ac de injecţie într-un curent unicelular care se va 
intersecta cu un fascicul de lumină. Are loc cuplarea unor epitopi (prezenţi pe 
suprafaţa sau în interiorul particulei) cu anticorpi monoclonali. 

Anticorpii monoclonali utilizaţi în flowcitometrie sunt frecvent cuplaţi cu coloranţi 
specifici (fluorocromi). Fluorocromii cei mai utilizaţi sunt izotiocianatul de 
fluoresceină (FITC) şi phycoeritrina (PE). FITC emite în spectrul verde, PE în spectrul 
roşu. 

• Componentele flowcitometrului : 
o sistemul fluidic - cu rol de a „livra" celulele aflate în suspensie, una 

câte una, într-un anumit punct, unde acestea se vor intersecta cu un 
fascicol de lumină, 

o sistemul optic - (lămpi voltaice, lasere); în urma intersecţiei 
particulei cu fascicolul luminos se produc 2 fenomene: dispersia 
luminii şi emisia de lumină fluorescentă, 

o sistemul electronic - afişează rezultatele ca histograme şi grafice 
dot-plot. 

• Analiza probelor: 
o marcarea celulelor din probă: proba se pune în contact cu 1 - 4 

anticorpi monoclonali, cea mai frecvent utilizată este marcarea cu 2 
anticorpi monoclonali, care au fost în prealabil cuplaţi cu 
fluorocromi: FITC şi PE; 

o analiza instrumentală (achiziţia) - cu flowcitometrul; 
o stocarea şi analiza datelor achiziţionate - cu ajutorul calculatorului, 

prezentarea se face sub forma de histograme sau grafice dot-plot. 
Graficele dot-plot au reprezentat pe axa Ox emisia de fluorescenţă 
verde (marcare cu FITC), iar pe axa Oy emisia de fluorescenţă roşie 
(marcare cu PE). Se obţin 4 cadrane care delimitează, pe baza 
prezenţei sau absenţei markerilor fluorescenţi (deci a unor antigene 
de suprafaţă), 4 populaţii celulare distincte. 
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• Sortarea celulelor: constă în colectarea separată, prin deflecţie 
electrostatică, a unei populaţii sau subpopulaţii celulare, astfel încât celulele 
nu suferă modificări şi rămân viabile. Populaţiile celulare sortate au puritate 
înaltă (99%) şi pot fi utilizate pentru culturi celulare. 

• Pentru achiziţia probelor se utilizează flowcitometnji FACS Calibur 
Immunocytometr/ Systems, produs de Becton Dickinson, dotat cu două 
fascicule laser şi posibilitatea de marcare în 4 culori a celulelor. Pentru 
imunofenotiparea celulelor stem adulte se foloseşte tehnica de flowcitometrie, 
utilizând dubla marcare cu anticorpi monodonali marcaţi cu FUC şi PE. 

• Softul utilizat: pentru achiziţie, CellQuest software, iar pentru analiza 
datelor, softul Paint-A-Gate. 
După evidenţierea microscopică a confluenţei celulelor (aprox. 21 zile de 

cultură), înainte de efectuarea unui pasaj, se efectuează stainingul celulelor după 
tripsinizare de pe placa de cultură. 

CSM se detaşează de pe placă prin tripsinizare cu o soluţie de 
EDTA/trypsină, se spală prin centrifugare cu PBS şi se resuspendă în PBS la o 
concentraţie de 1x10Vml. 

Protocol staining: 
• celulele se fixează în 1% metanol, la 4°C, pentru 10 minute; 
• se spală cu PBS şi se resuspendă la o concentraţie de 1x10^ celule/ml; 
• se incubează celulele cu o soluţie de blocare a legărilor nespecifice: 1%BSA 

+ 0.1%FCS timp de Ih la temperatura camerei; 
• se spală prin centrifugare în PBS şi se resuspendă (1x10^ celule/ml); 
• se pipetează anticorpii monodonali în eprubete numerotate (10 pi); 
• se pipetează 50 pi suspensie celulară; 
• se incubează 40 minute/4°C/ întuneric; 
• se adaugă PBS 2ml/tub şi se centrifughează 10minute/300g/4°C; 
• se decantează supernatantul şi se resuspendă în 250 pi pentru achiziţia pe 

flowdtometru. 
4. Microscopie optică 
Probele obţinute se analizează de două ori pe săptămână la un microscop cu 

lumină inversată, în contrast de fază (Nikon Elipse E600). 
Protocolul de lucru pentru testarea aderenţei celulare conţine următoarele etape: 
1. sterilizare materiale - AUTOCLAVĂ; 

câte 8 bucăţi din fiecare tip de material ; plasare materiale în 
plăci (la fel în ambele plăci ); 

2. plasare materiale în godeuri, conform schemei; 
3. primele 2 rânduri ale fiecărei plăci (vezi schema) se incubează cu mediu 

Iml/godeu pentru 24 h; 
4. după 24 h se aruncă mediul; 
5. în toate godeurile se adaugă celule : câte 100.000 celule/30 microlitri/godeu 

= > aprox. 4 milioane celule/ 1,2 ml mediu; 
6. incubare timp de Ih; 
7. în fiecare godeu se completează cu mediu, câte 1,5 ml; 
8. incubare 2h; 
9. după 2h (3h de la însămânţarea cu celule) se citeşte placa A (figura 5.6): 

a. se aspira supernatantul; 
b. se numără celulele. 

10. după 24 h (25h de la însămânţare celule) se citeşte placa B (figura 5.7): 
a. se aspiră supernatantul; 
b. se numără celulele. 
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Fig. 5.6. Plasarea plăcuţelor în godeuri. Citire la 2 ore 
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Fig. 5.7. Plasarea plăcuţelor în godeuri. Citire la 24 ore 

Fig. 5.8. Aderenţa celulelor pe suprafaţa implantului anodizat la 150 V. 
MO cu fluorescenţă. 
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Studiile de aderenţă celulară pe plăcuţe din Ti anodizate la diverse tensiuni 
au demonstrat că aderenţa, cel puţin pentru tratamentele de modificare şi pasivare 
a suprafeţelor aplicate în cazul de faţă, este maximă pentru anodizarea la valori 
medii ale tensiunii cuprinse între 100-150 V. 

Cercetarea s-a efectuat în cadrul laboratorului de Imunologie al UMF Victor 
Babeş din Timişoara, autorul tezei participând la activităţi specifice conţinutului tezei 
alături de specialiştii laboratorului, autorizaţi să manipuleze echipamentele. 

Acest studiu deschide perspectiva realizării unor suprafeţe funcţionalizate 
pentru implantele din Titan, care să permită integrarea lor mai bună atât la nivel 
sistemic, prin reducerea cantătăţii de ioni metalici eliberaţi ca urmare a coroziunii, 
cât şi la nivel celular. La acest nivel, funcţionalizarea suprafeţei implantelor şi 
obţinerea unui grad de aderenţă cât mai mare, în special pentru celulele stem 
embrionare, deschide calea populării suprafeţei implantului cu celule capabile să se 
diferenţieze şi să se specializeze, asigurând o integrare totală la nivel de organ şi 
implicit o recuperare funcţională cât mai bună. 

5.6. Concluzii 

Chiar dacă utilizarea celulelor stem a fost şi încă mai rămâne o problemă 
controversată, utilizarea acestora capătă o răspândire tot mai largă. 

Utilizarea CSM în locul celulelor stem embrionare înlătură oarecum 
problemele de ordin etic, dar reduce sfera aplicaţiilor medicale. Celulele stem 
mesenchimale sunt multipotente, dar numărul de ţesuturi pe care acestea le pot 
genera este relativ mic. La ora actuală ele sunt folosite pentru plastia ţesutuli osos 
sau cartilaginos. Ele oferă posibilitatea de a se utiliza mici fragmente de ţesut pentru 
a se putea obţine o cultură iniţială din celule proprii (transplant autolog). Astfel sunt 
evitate problemele de ordin etic şi moral. 

Dintre aplicaţiile CSM, o importanţă deosebită pentru această teză o are 
regenerarea articulară şi osoasă. Pentru acest scop se pot utiliza scaffolduri diverse, 
în funcţie de natura defectului osos sau cartilaginos ce se repară. Utilizarea unor 
structuri de susţinere de tip hidroxiapatită, chitosan, acid polilactic, acid poliglicolic, 
sau amestecuri ale acestora, nu ridică probleme deosebite în ceea ce priveşte 
aderenţa celulară. Din pacate, rezistenţa lor mecanică este destul de redusă, ceea 
ce limitează oarecum numărul de aplicaţii pentru care aceste materiale se pretează. 

Cultivarea, multiplicarea şi diferenţierea CSM pe suprafaţă implantelor 
chirurgicale ar putea fi o soluţie pentru integrarea lor tisulară. Din păcate metoda 
este limitată de gradul redus de aderenţă a CSM pe suprafeţele metalice. O soluţie 
ar putea consta în funcţionalizarea prealabilă a suprafeţelor. 

Metodele electrochimice propuse în cadrul acestei teze ar putea fi o rezolvare a 
acestei probleme. Rezultatele experimentale obţinute confirmă faptul că o suprafaţă 
metalică funcţionalizată prim metode electrochimice prezintă o aderenţă celulară 
mai bună comparativ cu probele martor utilizate. Aderenţa celulară este optimă 
pentru o anodizare la o valoare a tensiunii de 150 V. Combinarea anodizarii cu alte 
metode chimice sau/şi electrochimice ar putea genera suprafeţe metalice cu o 
funcţionalitate crescută. 
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CAPITOLUL VI 

ASPECTE CLINICE ŞI PARACLINCE 

6.1. Aspecte generale privind biocompatibiiitatea 
impianteior metalice 

Biocompatibiiitatea implantului este corelată cu o multitudine de reacţii 
complexe, ce depind atât de pacient (răspunsul inflamator al gazdei), cât şi de 
calitatea implantului (compoziţia chimică, suprafaţa materialului). 

Printre factorii care depind de pacient, se pot enumera: starea generală de 
sănătate, vârsta, gradul de perfuzie tisulară, factorii imunologici, etc [7]. 

Reacţia gazdei la acţiunea implantului nu este un proces normal de vindecare. 
Ea are anumite caracteristici ce depind de proprietăţile generale ale materialului, de 
toxicitatea individuală a fiecărui metal prezent în aliaj, de starea suprafeţei acestuia 
(rugozitatea şi porozitatea suprafeţei, reacţiile chimice de suprafaţă, comportarea 
materialului la coroziune) şi de considerente biomecanice [2]. 

Răspunsul inflamator mai poate fi influenţat de abilitatea chirurgului, tehnica 
folosită şi de elementele biomecanice (stabilitatea mecanică a impianteior). 

Din punct de vedere al biocompatibilităţii, cele mai importante reacţii 
tisulare ţin de răspunsul inflamator [7], [41], [51]. 

Leziune 
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Trombocite 
Inflamaţie 

acută 
Neutrofile 
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imun 
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Fig. 6.1. Reacţia gazdei la corpul străin 
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Trauma chirurgicală reprezintă o reacţie inflannatore acută nespecifică, ce se 
caracterizează prin modificări vasculare, incluzând dilatarea capilarelor, creşterea 
permeabilităţii acestora şi a fluxului sanguin local. Pe suprafaţa implantului se 
formează un cheag care conţine leucocite, eritrocite, trombocite şi fibrină. Mediatorii 
celulari şi proteinele conţinute în cheag au o importanţă mare, deoarece pot 
influenţa proprietăţile de suprafaţă ale materialului (figura 6.1). 

6.2. Toxicitatea comparativă a metalelor din aliajele 
folosite pentru implante 

Scopul acestei analize este acela de a furniza o idee generală referitoare la 
potenţialul patogen al acestor metale, care sunt constituenţi majori ai celor mai 
frecvent utilizate aliaje metalice. 

Cei mai importanţi constituenţi ai oţelului inoxidabil 316 L, utilizat în practica 
medicală sunt: Fe, Co, Cr şi Ni (12-14 % ). Aliajele bazate pe CoCr conţin de 
asemenea Ni, între l%-35% [165]. 

Aliajele pe bază de Ni folosite mai frecvent în stomatologie conţin între 62% 
şi 72% Ni (Rex, respectiv Rexiilium). Alte materiale utilizate pentru implante, şi care 
prezintă interes, sunt Ti pur şi aliajele de Ti6V4AI, frecvent folosite în stomatologie 
şi ortopedie. 

Implantele metalice reprezintă un rezervor de microelemente care în urma 
coroziunii sunt puse în circulaţie, putând perturba echilibrul delicat al 
oligoelementelor din ţesuturile înconjurătoare sau chiar din întregul organism. în 
acest caz, se produce o reacţie sistemică, cu repercusiuni asupra întregului 
organism [162], [163]. 

Elemente ca Si, V, Cr, Fe, Co, Ni, Zn şi Mo sunt cele mai frecvente în 
materia primă folosită la fabricarea implantelor, dar şi cele mai importante 
microelemente prezente în organismul uman. 

Pentru Ti, Al şi Yr prezente în organism nu a fost descoperită nici o funcţie 
fiziologică. Apariţia acestora este considerată accidentală, cu toate că nu este 
exclusă nici lipsa unor cunoştinţe suficiente referitoare la rolul lor. 

Dintr-un total de 18 elemente chimice care prezintă acţiune biologică şi un 
potenţial patogen, necesitând investigaţii suplimentare. Titanul a fost considerat 
"Nr. 1". 

Efectele alergenice, toxice şi carcinogenice ale acestor elemente asupra 
organismului depind de forma chimică a speciilor metalice. 

Exemplele clasice în acest sens sunt: Fe II are acţiune metabolică, în timp ce 
Fe III nu. Cr este carcinogen doar sub forma Cr VI (hexavalent), în timp ce Cr III nu. 

în cazul Ni, este clară dependenţa carcinogenităţii de forma chimică a 
acestuia. Atât Ni pur, cât şi aliajele acestuia au efect carcinogenic prin eliberarea 
ionilor de Ni, care au atât efecte carcinogene cât şi genotoxice [139], [143]. 

Datele experimentale referitoare la om demonstrează că după implantarea 
unor dispozitive medicale confecţionate din metale ce conţin Ni, se pot observa atât 
nivele sanguine ridicate ale acestuia, cât şi aberaţii cromozomiale [167]. 

Atât compuşii solubili ai Ni, cât şi cei insolubili, sunt consideraţi carcinogeni. 
Structura, cristalină sau amorfă, reprezintă un alt factor ce trebuie luat în 

considerare. Astfel, NiS este carcinogen 100% doar în formă cristalină, nu şi în 
formă amorfă. 

Co, Cr, Fe, Ni, şi Ti sunt primele 5 dintre cele 10 elemente de pe lista celor 
considerate carcinogene. NiO este 100% carcinogen, pe când NiTiOa nu are această 
proprietate [167], [168]. 
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Chiar dacă sunt multe cazuri de cancer ce pot fi asociate cu o implantare de 
lungă durată (30 ani sau mai mult), capacitatea implantelor metalice de a induce 
cancerul este încă discutabilă. 

O altă acţiune patologică a Ni, Co şi Cr în organism este legată de 
capacitatea lor de a produce alergii de contact. Ni pare a fi cel mai important dintre 
aceşti alergeni. Co prezintă o capacitate similară Ni de a cauza dermatite de contact 
[171], [172]. 

Cele mai multe date provin din studiile referitoare ia expunerea profesională 
sau la contactul cutanat cu unele bijuterii, unde sunt implicate în special celulele 
pielii. Există totuşi şi un număr mai redus de studii ce se referă la alergiile rezultate 
în urma unei expuneri medicale: expunerea orală sau chiar mai profundă la Ni 
conţinut în implante. Unii pacienţi alergici la Ni pot prezenta reacţii severe la 
sârmele de Nitinol ortodontic [142], [159]. 

Aceste observaţii indică faptul că funcţionalitatea unui implant în organism 
depinde într-o mare măsură de capacitatea aliajului folosit de a induce alergii. Iată 
de ce este important să se determine în prealabil sensibilitatea pacienţilor faţă de 
Ni. în acest scop, se pare că testul de stimulare limfocitară este mai sensibil decât 
cel al sensibilităţii cutanate/orale. 

Fierul, care constituie aproximativ 50% din compoziţia oţelului inoxidabil, 
poate fi şi el un subiect de discuţie în ceea ce priveşte acţiunea patologică indusă de 
metalele eliberate in corp. 

Cel mai important aspect care se cunoaşte referitor la Fe este acela că intră 
în compoziţia hemoglobinei. în plus, Fe este un catalizator foarte important pentru 
multe reacţii de sinteză ce ţin de homeostazia organismului. 

Această capacitate catalitică a Fe se leagă din păcate şl de aceea de a 
produce molecule de tip peroxidic şi specii de oxigen reactiv (ROS). Supraîncărcarea 
cu Fe, sau prezenţa extracelulară a ionilor de Fe este asociată, în prezent, cu multe 
boli, cum ar fi: biomineralizarea (calcifierea distrofică), ateroscleroza, afecţiuni 
cardiace şi cancer. 

De asemenea, Fe mai hrăneşte şi bacteriile patogene, cauzând efecte adverse 
asupra sistemului de apărare al organismului. Din aceste motive, eliberarea de Fe din 
implante este la fel de indezirabilă ca şi eliberarea altor produşi de coroziune. 

O altă trăsătura importantă a Fe este legată de capacitatea acestuia de a 
stimula flora patogenă, ceea ce poate avea efecte nocive asupra organismului. 

Nivelul toxidtăţii Co este acelaşi sau mai mare decât cel al Ni. Toxicitatea Cr VI, 
este mult mai mare decât cea a Ni. Un studiu al lui Okazaky demonstrează că efectele 
Co, Ni şi Fe asupra proliferării osteobaiştilor şi fibroblaştilor sunt aproape identice. 

Nici unul dintre aceşti ioni nu afectează proliferarea celulară atunci când 
concentraţia lor este mai mică de 2 ppm şi toţi suprimă complet proliferarea celulară 
atunci când concentraţia ionilor depăşeşte pragul de 20 ppm [164]. 

O problemă legată de Ti derivă din faptul că despre acesta nu se cunosc 
multe date referitoare la distribuţia şi comportamentul normal în ţesuturi. 
Tradiţional, Ti a fost considerat un material perfect biocompatibil, datorită filmului 
de oxid bioinert ce se formează în mod spontan pe suprafaţa sa. 

Cu toate acestea, atitudinea faţă de Ti şi compuşii săi a devenit puţin mai 
rezervată în ultimii ani. Mai multe studii avertizează asupra faptului că Ti dizolvat în 
organismul uman poate induce eliberarea unor citokine potenţial osteolitice, 
implicate în slăbirea implantului, suprimă în mod semnificativ proliferarea 
limfocitelor şi stimulează proliferarea fibroblaştilor. 
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Un alt aspect important este legat de soarta produşilor de coroziune în 
organism. Eficienţa mecanismului prin care aceştia sunt eliminaţi reprezintă un 
factor ce nu poate fi subestimat. 

Studiile in vivo ale distribuirii metalelor administrate transdermic sau 
sistemic (prin injectare) au demonstrat că Ni şi Co sunt eliminate în mod eficient din 
organism, prin urină şi fecale. 

Fe, Co şi Cr prezintă tendinţa de a se acumula în corp, datorită tendinţei lor 
de a se lega de celule, prin urmare şi de ţesuturi. 

Ni se leagă mai puţin de celule, deoarece are o afinitate crescută faţă de 
proteinele plasmatice. Prin intermediul acestora este realizată distribuirea lui 
sistemică, pe cale hematogenă, putând fi cauza rashurilor cutanate diseminate. Cu 
toate acestea, există şi avantajul că distribuţia sistemică a Ni face parte dintr-un 
mecanism eficient de îndepări:are a acestuia din organism. 

O foarte scurtă analiză a potenţialelor patologice ale metalelor ce intră în 
mod tradiţional în compoziţia implantelor demonstrează că toate metalele 
enumerate pot avea un efect advers atunci când ating anumite concentraţii, că cele 
mai multe sunt potenţial carcinogene şi unele, alergene [167]. 

Prin urmare, nici unul dintre aliajele folosite pentru confecţionarea implantelor 
nu este perfect şi este puţin probabil că un astfel de aliaj poate fi obţinut. Din acest 
motiv selectarea unui material dintre cele existente necesită de fiecare dată o evaluare 
atentă a avantajelor şi dezavantajelor pe care acesta le prezintă. 

Cercetările vizând realizarea unor materiale mai sigure ar trebui să fie 
însoţite şi de studii referitoare la stimularea capacitaţii normale de detoxifiere a 
organismului, folosind antioxidanţi şi plante. Efectele toxice ale Ni asupra 
osteoblastelor sunt mult diminuate (cel puţin pentru concentraţii sub 20 /yM/l) prin 
administrarea de a-tocopherol (vit E) [15]. 

6.3. Reacţii locale 

în primele ore/zile după aplicarea implantului are loc un proces de coagulare 
şi vascularizare. Implantul este acoperit cu un cheag care conţine leucocite, 
eritrocite, trombocite şi proteine de coagulare. 

Efectele cumulate ale implantului şi ale traumatismului chirurgical 
declanşează o reacţie infiamatore care elimină ţesutul lezat, cheagul şi bacteriile. 

Celulele inflamatorii, iniţial granulocitele şi ulterior monocitele, sunt atrase la 
locul implantului cu scopul de a îndepărta debrisul şi materialele străine. Dacă 
acestea sunt într-o cantitate prea mare, are loc activarea enzimatica a fibroblaştilor, 
stimulându-i să producă o capsulă fibroasă în jurul implantului. Atât timp cât 
activarea fagocitelor este menţinută, capsula ce se formează devine tot mai groasă, 
în ţesuturile moi, în jurul materialului de implant se formează o capsula subţire, 
fibroasă [2], [25]. 

6.3.1 Răspunsului celular şi al ţesuturilor moi 

Calităţile materialului, în special modul în care acesta reuşeşte să mimeze mediul 
natural (extracelular), pot influenţa în mod decisiv răspunsul unor celule individuale. 

Reacţia tisulară locală reprezintă cel mai import:ant semn al biocompatibilităţii. 
Biocompatibilitatea unui metal in vivo poate fi evaluată prin analizarea 

populaţiilor celulare prezente, prin determinarea mediatorilor sau a metaboliţilor 
celulari, sau analizând caracteristicile morfologice ale ţesutului din regiunea 
periimplant. 
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Particulele metalice de uzură au o importanţă deosebită. Creşterea 
numărului acestora produce şi creşterea suprafeţei totale a materialului metalic, prin 
urmare şi a cantităţii de ioni metalici eliberaţi. 

Formarea unor microparticule de materiale care în mod normal nu sunt 
toxice poate declanşa un răspuns inflamator. Ele pot activa fagocitele, inducând 
eliberarea de cytokine, proteinaze, factori de creştere, şi alţi factori proinflamatori, 
ceea ce duce în final la instalarea inflamaţiei cronice, fibrozei, osteolizei şi 
osteoporozei. Aceste particule de uzură duc la formarea unei interfeţe de tip 
sinovial, slab vascularizată, între implant şi os. Formarea ulterioară a focarelor de 
necroză, a granuloamelor şi osteoliza pot avea ca rezultat final pierderea aseptică a 
protezei. 

Osteoliza, resorbţia osoasă şi formarea unui strat fibros între implant şi os 
reflectă o biocompatibiltate scăzută. Unele materiale pot prezenta chiar o anumita 
toxicitate, subacută sau clară [24]. 

Toxicitatea subacută se poate manifesta în mai multe feluri. 
- în cazul unui stimul prelungit se observă apariţia unui număr mare de 

celule gigant de corp străin; 
- Prezenţa fagocitelor la o etapă ulterioară poate reprezenta un semn de 

respingere a implantului; 
- Propagarea limfocitelor sau a plasmocitelor poate indica activarea 

sistemului imun împotriva implantului; 
- Acumularea profuză de neutrofile este un semn al infecţiei; 
- Vascularizarea şi resorbţia muşchiului sunt semne ale reacţiei tisulare. 
Dacă materialul este clar toxic, el induce o reacţie locală intensă, care poate 

să meargă până la necroza tisulară. 
Elementele toxice cu solubilitate redusă, ce pot intra în compoziţia 

materialului, prezintă de asemenea o importanţă destul de mare. Datorită faptului 
că se dizolvă lent, ele pot genera simptome timp de mulţi ani după aplicarea 
implantului. Din acest motiv, biocompatibilitatea materialelor trebuie să fie bine 
verificată în timp. 

Examinarea histologică sau morfologică normală a unor probe recoltate de 
la animale, ne furnizează informaţii rezonabile şi face parte din metodele de bază 
folosite pentru evaluarea biocompatibilităţii unui material. 

La acest nivel, pot fi evidenţiate următoarele aspecte: 
Granulocitele poUmorfonudeare, şi mai târziu monocitele/macrofagele, 

migrează în ţesutul lezat, unde îşi încep activitatea fagocitară, îndepărtând resturile 
tisulare, corpurile străine şi agenţii patogeni. întârzierea apariţiei fagocitelor poate 
sugera probleme legate de material, în timp ce un număr mare de neutrofile indică 
de obicei infecţia. De exemplu, în capsula de pe suprafaţa unui implant de NiTi au 
fost evidenţiate şi PM/V, (polimorfonuclearele) în cea de a 2-a săptămâna şi cu totul 
ocazional în cea de a 26-a săptămână. 

Limfocitele se fac prezente în cazul unui răspuns imun sau al unei reacţii de 
hipersensibilitate de gradul IV. Ele pot fi recunoscute ca morfologie, dar identificarea 
diferitelor tipuri de limfocite nu este posibilă prin mijloace convenţionale. Prin 
urmare, nu există nici prea multe detalii referitoare la funcţionalitatea lor. Numărul 
acestora este similar pentru toate materialele metalice implantate. 

Monocitele migrează spre ţesuturile periferice, unde îşi asumă rolul de 
macrofage. Macrofagele joacă un rol foarte important în reacţia inflamatoare acută 
şi probabil şi în biocompatibilitatea finală. Ele pot pune în libertate mediatori chimici 
care, la rândul lor, pot influenţa activitatea limfocitelor şi a fibroblaştilor, sistemul 
complement şi angiogeneza. 
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Numărul macrofagelor, la un moment dat, nu prezintă variaţii semnificative 
induse de materialul testat. Macrofagele formează celule gigante multinucleate de 
corp străin. Prezenţa acestora este relevantă, deoarece reprezintă un răspuns 
inflamator specific evocat de o substanţă străină. De obicei numărul lor este redus şi 
se asociază cu prezenţa unor particule de debris de formă inelară. Apreciind după 
numărul acestora, NiTi este bine tolerat [79]. 

Fibroblaştii migrează la locul leziunii în primele faze ale procesului de 
vindecare, şi se grupează în jurul implantului. Ţesutul de granujaţie este înlocuit 
treptat de proliferarea fibroblaştilor şi de depunerea de colagen. în situaţii optime, 
materialul bioinert formează o capsulă cicatriceală subţire, fibroasă, relativ 
avasculară şi acelulară, la nivel de interfaţă. Astfel de capsule se pot observa şi în 
cazul implanturilor de NiTi, demonstrând o acceptanţă bună. 

După realizarea implantului, un număr mare de factori celulari şi umorali, 
cum ar fi: factorii chemotactici şi de creştere, complementul, cytokynele, hormoni, 
enzime, molecule de adeziune, etc. pot fi implicaţi în reacţii de agresiune asupra 
ţesutului moale. 

Efectele pe termen lung ale acceptanţei implantului sunt rezultatul tuturor 
acestor variabile. 

6.3.2. Reacţia ţesutului muscular 

Implanturile musculare din Ni pur cauzează local o iritaţie tisulară severă şi 
necroza. Pe altă parte, aliajele cu conţinut de Ni sunt bine tolerate. Din acest motiv 
sunt necesare studii suplimentare pentru a clarifica aspectele referitoare la 
biocompatibilitatea NiTi şi a rolului jucat de Ni în acest aliaj [29]. 

Biocompatibilitatea NiTi în muşchi este cel puţin echivalentă cu cea a 
aliajelor de Co-Cr şi oţel inoxidabil şi comparabilă cu cea a Ti [39], [82]. 

Primul studiu referitor la reacţia tisulară faţa de 55-NiTi a fost publicat în 
1973 [32]. Suturi confecţionate din sârmă de NiTi au fost plasate subcutanat, unui 
lot de 45 şobolani, care au fost urmăriţi timp de 9 săptămâni. Modificările tisulare au 
fost minime în toate punctele de control. 

După 1-2 săptămâni se observă declanşarea procesului reparator. 
După 5-6 săptămâni se formează un ţesut fibros conjunctiv dens, relativ 

avascular, care a mai suferit doar mici modificări ulterioare. 
Aliajul NiTi se comportă mult mai bine decât oţelul inoxidabil şi nu are efecte 

toxice majore in vivo. El poate fi implantat în ţesuturile profunde, fiind suficient de 
compatibil cu acestea . 

6.3.3. Răspunsul ţesuturilor moi la acţiunea NiTi 

Reacţia tisulară la acţiunea NiTi a fost clar non-toxică, indiferent de 
momentul la care a fost făcută determinarea. La nivelul microscopiei optice, nu se 
observă diferenţe histologice cantitative între NiTi, Ti6AI4V şi oţelul inoxidabil, folosit 
ca material de control [60], [110], [120]. 

în spaţiul extracelular şi în interiorul unor celule au putut fi observate, cel 
mai frecvent în porţiunile terminale ale implantelor, incluziuni de culoare neagră-
albăstruie, în special în cazul implantelor de Ti6AI4V. 

Indiferent de materialul testat, nu se evidenţiază semne de necroză, ţesut 
de granulaţie sau semne de calcifiere distrofică a ţesuturilor noi. 

Reacţia tisulară la acţiunea implantului poate fi stadializată în câteva etape 
distincte: (figura 6.2) [149]. 
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Săptămânile 2-4: 
Cea mai notabilă reacţie tisulară s-a observat la probele din săptămânile 2-

4. în general, reacţia inflamatore a fost de intensitate medie şi localizată strict în 
vecinătatea implantului, indiferent de tipul de material. 

Celulele inflamatorii cel mai frecvent observate au fost monocitele şi 
macrofagele. Ele au fost evidenţiate foarte aproape de interfaţa ţesut -implant, 
începând din săptămâna a 4-a, macrofagele încep să dispară, după care numărul lor 
se menţine foarte scăzut. Nu au fost sesizate diferenţe notabile în funcţie de tipul 
materialului. 

în probele prelevate după 2 săptămâni au putut fi observaţi fibroblaşti 
activi. Aceştia formează o capsulă distinctă între ţesutul moale şi materialul testat. 
Numărul lor creşte cu timpul. 

După cea de a 26-a săptămână capsula fibroasă este subţire, densă, bine 
definită, la limita dintre ţesut şi implant. Fibroblaştii au aspect plat, alungit şi sunt 
înconjuraţi de fibre sinuoase de colagen. Practic, nu se observă şi prezenţa 
macrofagelor sau a altor celule inflamatorii. Materialul testat nu induce diferenţe 
semnificative. 

Săptămânile 4-12: 
După 4-12 săptămâni, membrana de încapsulare începe să prezinte 2 zone 

distincte: un strat de celule inflamatorii, format ca rezultat al unui răspuns 
inflamator de intensitate medie şi o zonă distinctă formată din fibroblaşti şi fibre de 
colagen, ce alcătuieşte o capsulă fibroasă. 

Săptămâna 26 
în cea de a 26-a săptămână se poate observa doar un strat fibros, fără 

macrofajpe sau alte celule inflamatorii. 
Intre stratul capsular şi ţesutul muscular au fost evidenţiate capilare de 

neoformaţie. Ele au fost mai proeminente în cazul implantării priosteale decât în cea 
intramusculară, fapt care se poate datora şi procedeelor chirurgicale diferite. 
Numărul acestor capilare scade în timp. în cea de a 26-a săptămână, capsula este 
avasculară, indiferent de materialul folosit. 

Celule gigante de corp străin au fost observate indiferent de moment. Lângă 
interfaţa ţesut-metal pot fi observate, indiferent de moment şi de material, particule 
nemetalice mici (< 50 pm), de formă inelară, uşor polarizată. 

în probele recoltate în săptămâna 26 au fost observate câteva mastocite şi 
eozinofile izolate. 

Pentru nici unul dintre materiale nu s-au putut evidenţia acumulări 
limfocitare, care ar fi putut constitui un semn al activării sistemului imun sub 
influenţa materialului. 

Intervalele la care a fost efectuată microscopia optică au fost alese în funcţie 
de stadializarea şi etapizarea răspunsului gazdei la acţiunea implantului, 
reprezentată schematic în figura 6.1 [18]. 
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Fig.6.2. Evoluţia răspunsului tisular din jurul materialelor implantate. A = Nitinol, 
B = otel inoxidabil C = Ti6AI4V. 1 =2 săptămâni, 2 = 4 săptămâni, 3 = 8 săptămâni, 
4 = 12 săptămâni 5 = 26 săptămâni. N = nerv. 
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6.3.4 Răspunsul perineural la acţiunea NiTi 

Inervaţia senzitivă a osului 
între os şi sistemul nervos există relaţii importante. Bazele anatomice ale 

osteopercepţiei reprezintă o zonă de interes relativ nouă. Fibrele senzitive au un rol 
regulator în angiogeneză şi/sau remodelarea osoasă [108]. 

Se ştie că denervarea experimentală anterioară fracturării influenţează 
turnoverul osos şi că neuropeptidul CGRP influenţează resorbţia osoasă 
osteoclastică. în acest context se poate confirma faptul că concentraţia celulară a 
GCRP creşte în asociere cu osteointegrarea. Celulele măduvei osoase care din punct 
de vedere morfologic semănau cu osteoclastele sau macrofagele au fost GCRP 
pozitive într-o densitate mai mare în cazul specimenelor osteointegrate. Având în 
vedere originea lor comună, e rezonabil să se presupună că atât osteoclastele cât şi 
mononuclearele să producă GCRP. Din moment ce relaţia funcţională dintre 
neuropeptide şi remodelarea osoasă nu este complet clarificată, pare a fi justificată 
elaborarea unui model experimental care să stabilească relaţia dintre leziunea 
osoasă, neuropeptide, durere şi remodelarea osoasă. 

Inervaţia osului a fost raportată încă din 1945, dar a fost studiată în detaliu 
doar începând din 1980, atunci când au devenit disponibile tehnicile histochimice. 

Prin intermediul lor a fost evidenţiată existenţa unor fibre nervoase 
scheletale, imunopozitive pentru substanţa P, CGRP, neuropeptidul Y, proteina 
intestinală vasoactivă (Vasoactive Intestinal Protein VIP), tyrosine hydroxylaza şi 
met-encefalina. 

Aceste fibre îşi au originea atât în ganglionii rădăcinilor dorsale ale 
sistemului nervos senzitiv, cât şi în ganglionii simpatici ai sistemului nervos 
autonom, prin urmare şi funcţiile pe care le îndeplinesc sunt multiple. 

Pornind de la relaţiile structurale şi biochimice dintre fibre şi ţesutul 
adiacent, s-a ajuns la concluzia că durerea şi propriocepţia sunt mediate de un 
subgrup al acestor fibre, în timp ce altele sunt probabil implicate în reglarea 
eferentă a circulaţiei şi/sau a funcţiei osteoclastelor. 

Rezultatele experimentale sprijină aceste ipoteze, demonstrând o creştere 
activă a unor fibre nervoase mici, PGP pozitive în osul remodelat adiacent 
dispozitivelor de fixare. 

Inervaţia intramedulară a femurului de şobolan este realizată de fibrele 
senzitive cu origine în ganglionii dorsali situaţi la nivelul L2 - L5. 

Osteopercepţia este un fenomen senzitiv mediat în parte prin dezvoltarea 
unui număr crescut de fibre nervoase GCRP/PGP pozitive adiacente zonei de 
osteointegrare. 

Unele aplicaţii ale NiTi sunt concepute cu scopul de fi folosite în contact 
direct cu sistemul nervos central sau periferic. Materialele de osteosinteză folosite în 
chirurgia craniană nu trebuie să producă efecte nocive asupra ţesuturilor cerebrale. 

Pentru a studia efectele implantelor, plasarea acestora se face foarte 
aproape de ţesutul nervos central sau periferic luat in studiu. 

în cazul NiTi nu au fost observate semne de necroză, inflamaţie prelungită 
sau iritaţie. Nu au fost observate nici semne ale acumulării de celule specifice, celule 
cu incluziuni fagocitate, particule străine sau răspuns tisular anormal, indiferent de 
materialele testate. 

De asemenea nu s-a observat nici edemul, hiperplazia sau reacţia 
inflamatorie glială sau neuronală. 
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Au putut fi observate doar câteva celule gigante, PMN, plasmocite şi 
mastocite, în porţiunea cuprinsă între nerv şi membrana de încapsulare [131], 
[138]. ^ 

In etapa finală a studiului, răspunsul neural şi perineural a fost aproape 
absent atât în cazul NiTi cât şi al celorlalte materiale folosite în test. 

în concluzie, răspunsul neural şi perineural a fost clar non-toxic şi non-
iritativ în cazul NiTi, după cea de a 26-a săptămână. 

6.3.5 Răspunsul osului la acţiunea implantului 

Răspunsul osului la acţiunea implantului diferă faţă de cel al ţesuturilor moi. 
în primul caz are loc o reacţie inflamatorie, iar în cel de al doilea, un răspuns 
reparatoriu, care debutează după 3-4 zile de la data realizării implantului [70]. 

Celulele stem din oase se transformă în osteoblaşti şi împreună cu 
fibroblaştii formează un strat subţire în jurul implantului. Diferenţierea lor este 
influenţată de modificări ale mediului local, cum ar fi aciditatea, conţinutul de 
oxigen, sarcina electrică, concentraţia ionică, enzimele, factorii de creştere, etc. 

Fibroblaştii, osteoblaştii şi capilarele penetrează cheagul sanguin, 
înlocuindu-l şi umplând spaţiul dintre implant şi os. 

După formarea unei matrice extracelulare (ECM), bogate în colagen, 
urmează mineralizarea. în mod normal în ECM există vezicule şi unele dintre ele 
includ focare de calcifiere. 

Dacă materialul este biocompatibil, se observă chiar din primele etape 
prezenţa din abundenţă a veziculelor cu biomaterial, ECM, a osteoblastelor, precum 
şi aderenţa şi proliferarea acestor celule. Aderenţa celulelor stem osteogenice de 
substrat şi formarea ECM mineralizate sunt esenţiale pentru diferenţierea 
osteoblastelor. 

Atunci când membrana veziculelor se sparge, cristalele de hidroxiapatită 
eliberate se unesc şi formează structuri de calcifiere. Primele trabecule cresc, 
continuă să se mineralizeze şi unele dintre ele ating suprafaţa implantului, formând 
os de contact. în situaţia optimă, materialul se acoperă de ţesut osos, nu de o 
capsulă fibroasă. Vindecarea decurge similar cu cea a unei fracturi obişnuite. 
Remodelarea ţesutului osos începe după 2 săptămâni şi continuă pe tot parcursul 
vieţii. Osul reticulat este înlocuit de os lamelar orientat funcţional. 

Reacţia osului la acţiunea Ti 

Osteointegrarea a fost definită pentru prima oară ca un contact direct os-
metal, la nivelul microscopiei optice (0,5 fjm) [1]. 

Această definiţie a osteointegrării s-a bazat pe observaţia că Titanul poate 
forma direct os de contact. 

în situaţia optimă, osul acceptă implantul ca fiind o parte din ECM proprie, 
realizându-se astfel o fixare rigidă, asimptomatică din punct de vedere dinic, pe parcursul 
încărcării funcţionale. Acest tip de fixare este posibilă în cazul implantelor de titan. 

Alte metale formează de obicei un ţesut fibros între os şi implant, motiv 
pentru care sunt numite „aproape inerte". 

Datorită biocompatibilităţii şi rezistenţei lor mecanice, metalele sunt 
preferate în cazul implantelor supuse la sarcini mari. Cu toate că în cazul sticlelor 
bioactive se observă chiar şi legături chimice, (stabilirea prin procese fizico-chimice 
a unei continuităţi între implant şi os), proprietăţile lor mecanice sunt inferioare 
biomaterialelor metalice. 
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Reacţia osului la acţiunea NiTi 

Studii histologice şi de microadeziune 
Primele studii efectuate asupra acestui aliaj au fost efectuate în 1976 [19]. 

Au fost folosite plăci de NiTi implantate în femurul a 12 câini, iar ca material de 
control a fost folosit aliajul comercial de Co-Cr [166]. 

După o expunere de 3, 6, 12, respectiv 17 luni, plăcuţele au fost îndepărtate 
şi examinate. Pe suprafeţele lor nu au fost evidenţiate semne vizibile de coroziune 
localizată sau generalizată. Nu au fost observate nici semne de reacţii tisulare 
adverse. Probele histologice decalcifiate nu au prezentat semne de resorbţie osoasă. 
Nu au fost identificate nici semne ale contaminării osoase cu Ni. Urmele de Ni şi Cr 
observate au fost atribuite contaminării cu instrumentarul chirurgical. 

Utilizarea NiTi poros dă posibilitatea creşterii osului în porii implantului, ceea 
ce duce la o mai bună fixare a acestuia [136]. 

Implantele poroase de NiTi demonstrează o tendinţă de încastrare mai bună 
decât HA, observabilă chiar după 6-12 săptămâni. 

Studiile comparative între implante de NiTi (cu o dimensiune medie a porilor 
de 300|jm; 50% volum mediu al golurilor) şi hidroxiapatită, ca material de control, 
au demonstrat că, din punct de vedere histologic şi al microadeziunii, osul care a 
intrat în contact cu implantul prezintă aceleaşi proprietăţi ca osul înconjurător. 

în concluzie, NiTi poros este un aliaj recomandabil în implantologie, 
deoarece osul are un răspuns bun la acţiunea sa. 

Metode imunohistochimice 

Biocompatibilitatea NiTi poate fi evaluată folosind metode 
imunohistochimice, urmărind distribuţia proteinelor osoase în jurul unui implant 
din NiTi, pe parcursul procesului de remodelare. Ca materiale de control se pot 
folosi şuruburi confecţionate din Vitallium, Titan, oţel inoxidabil duplex austenitic 
(SAF) şi oţel inoxidabil 316L. Acestea au fost implantate în tibii de iepuri, timp 
de 3 (n = 2), 6 (n = 2) şi 12 (n = 2) săptămâni. Prepararea probelor se face în 
răşină dură şi pentru procedeele histochimice sunt folosite secţiuni de os 
nedecalcifiat cu implant ancorat. 

Procesul de osteogeneză se caracterizează prin lipsa unui contact strâns 
între implant şi os, o migraţie dezorganizată a osteoblaştilor în jurul implantului şi o 
activitate mai scăzută a sintezei de osteonectină. După 2 săptămâni, pe suprafaţa 
implantului se formează o capsulă de ţesut conjunctiv moale. Macrofagele nu aderă 
pe nici unul dintre materialele implantate. Ambele materiale prezină un contact bun 
cu ţesutul dur înconjurător şi procentajul de înglobare creşte cu timpul. 

S-au folosit anticorpi anti-osteonectină şi anti-colagen tip III. Determinarea 
osteonectinei a fost necesară, deoarece ea joacă un rol important în remodelarea 
osoasă. 

Reacţia 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), Ti6AI4V şi Ni pur. Animalele (şobolanii) au 
fost sacrificate la 7, 14, 28, 84 şi 168 zile după intervenţie. In principiu, reacţia 
tisulară a fost aceeaşi pentru implantele de NiTi, Ti, Ti6AI4V şi AO-Ti. 

în timp ce NiTi şi celelalte materiale au fost încapsulate progresiv în ţesutul 
osos. Ni a fost încapsulat în ţesut conjunctiv şi nu a prezentat contact cu osul după 
cea de a 168 zi de experiment. 
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Implantele de NiTi au prezentat o arie de contact mai redusă decât orice alt 
implant din Ti sau aliaje ale acestuia. în ceea ce priveşte grosimea osului de 
contact, nu au existat diferenţe semnificative între NiTi şi celelalte materiale incluse 
în studiu. (Ti, AO-Ti şi Ti6AI4V). 

Se poate trage concluzia ca NiTi nu are multe efecte adverse în cazul uzului 
uman, datele existente pledând în favoarea utilizării lui pentru o arie tot mai largă 
de aplicaţii medicale. 

6.4. Integrarea tisulară a titanului şi Nitinolului 

Biomaterialele metalice din Ti sunt considerate aproape inerte. Ele sunt 
superioare altor materiale datorită biocompatibilităţii şi rezistenţei mecanice mai 
bune. 

O trăsătură caracteristică a Ti este capacitatea de osteointegrare. Calitatea 
contactului cu osul se datorează capacitaţii titanului de a forma un strat bogat în Ca 
-P pe suprafaţa lui. După o perioadă de aproximativ 3-4 ani, plăcile de osteosinteză 
confecţionate din titan sunt înglobate de ţesutul osos nou format, extragerea 
acestora fiind deosebit de dificilă. 

în general este acceptat faptul că Ti pur nu induce reacţii toxice sau 
inflamatorii locale, fiind foarte bine tolerat de către ţesuturi. 

Titanul este bacteriostatic, împiedicând colonizarea suprafeţei lui cu floră 
bacteriană. Spre deosebire de alte metale folosite la realizarea implantelor, sau care 
apar în aliaje sub formă de urme. Ti nu intră în compoziţia enzimelor umane. Prin 
urmare, el nu are o acţiune semnificativă asupra diferitelor sisteme enzimatice 
specifice, de exemplu p- glucuronidaza, lactat dehidrogenaza, glucozo-6-fosfat 
dehidrogenaza şi fosfataza acidă. 

Biocompatibilitatea bună şi rezistenţa la coroziune se datorează capacităţii Ti 
de a forma în mod natural un film subţire, dar stabil de oxid de Ti (Ti02), rezultat în 
mod spontan după 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 
bioinerţi ai acestuia. 

Datorită oxidabilităţii ridicate a titanului, stratul de pasivare se formează 
imediat după abraziune. Acest comportament protejează aliajul şi previne formarea 
altor compuşi chimici. 

O creştere mai intensă a grosimii acestui strat se produce la implantele 
introduse în mediul biologic. Celulele inflamatorii, în special macrofagele, contribuie 
la dezvoltarea stratului de oxid prin intermediul enzimelor proteolitice, citokynelor, 
peroxizilor şi superoxizilor de hidrogen. 

Un material implantat este considerat de macrofagele care aderă la 
suprafaţa lui drept corp străin. Prin urmare, ele generează specii active de oxigen. 
Dintre acestea, cea mai activă este O2' , ce iniţiază şi propagă reacţii în lanţ, cu 
mecanism radicalic. Sub acţiunea catalitică a superoxid dismutazei, O2' este 
transformat în H2O2, care are o durată de viaţă mult mai mare şi este mai activ atât 
asupra membranei celulare, cât şi asupra implantului, accelerând coroziunea 
metalului. 

Se presupune că interfaţa dintre implantul de Ti şi ţesutul viu constă dintr-o 
matrice de peroxid de Ti hidratat. Formarea unei astfel de matrice este unică pentru 
Ti, datorită faptului că celelalte metale tranziţionale fie au o solubilitate prea 
scăzută, fie formează complexe peroxidice cu o stabilitate redusă. 
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Particulele de titan pur au demonstrat că pot avea unele efecte asupra 
celulelor. în concentraţii nnici, ele stimulează formarea fibroblaştilor. în 
concentraţii mari au efect citotoxic, producând o scădere a activităţii proteolitice şi 
colagenolitice. 

Chiar dacă în jurul implanturilor de titan se poate observa uneori 
decolorarea ţesutului, se pare ca aceasta nu are nici o importanţă clinică. 
Experienţele pe animale de laborator şi unele analize limitate efectuate pe ţesut 
uman au evidenţiat prezenţa titanului şi în ţesuturile situate la distanţă. 

6.5 Răspunsul sistemic 

Citotoxicitatea Ni şi a Ti 

în cazul reacţiilor sistemice la acţiunea implantelor din NiTi, cel mai 
important aspect constă în urmărirea concentraţiei Ni şi variaţia acesteia în timp, în 
sânge, urină, şi la nivelul unor organe care ar putea prezenta o eventuală 
sensibilitate la acţiunea metalelor grele. [157] 

La om, concentraţia tisulară normală a Ti este de 0,2 ppm. în jurul 
implantului, concentraţia locală a acestuia poate să depăşească 2000 ppm. Cu toate 
acestea, nu s-au observat semne de toxicitate clinică [162], [164]. 

Majoritatea aliajelor eliberează compuşi metalici în cantitate mică (particule 
de uzură). Particulele provenite din implanturile de Ti constau în cea mai mare parte 
din oxizi sau suboxizi insolubili, proveniţi din stratul de pasivare al implantului. 

Efectele elementelor metalice nu depind în mod semnificativ de tipul de 
celulă, ceea ce indică un mecanism comun de afectare celulară [128]. 

In vitro, ionii de Ti inhibă activitatea osteoclastelor şi reduce sinteza 
proteinelor. 

La om, titanul induce sinteza de IL-6 , prin urmare activează osteoclastogeneza. 
în plus, au fost raportate şi unele cazuri izolate de dermatite de contact. 

Concentraţia sanguină a Ni conţinut în aliaj se dublează la 6-9 ore după 
introducerea implantului (28 ± 11 vs. 13 ± 5 ppm). După alte patru săptămâni, 
concentraţia Ni a crescut de 4 ori la nivel renal (140 ± 43 ppm), de 2 ori la nivel 
hepatic (40 ± 18 ppm), şi de 10 ori în urină. Eluţia Ni din aliajul de NiTi ar trebui 
limitată prin utilizarea unor metode de acoperire [164]. 

Compatibilitatea sanguină 

Principalele proteine ce se găsesc în plasma sanguină sunt albuminele, 
globulinele şi fibrinogenul [168]. 

Tipul de proteine care intră în compoziţia primului strat absorbit pe 
suprafaţa implantului, sau raportul proteinelor absorbite (fibrinogen/albumină) 
influenţează în mod semnificativ interacţiunea elementelor sangvine cu suprafaţa 
implantului şi determină tendinţa spre tromboză. 

Astfel, fibrinogenul stimulează agregarea sau activarea trombocitelor, în 
timp ce albumina o previne. Datorită faptului că fibrinogenul absorbit pe suprafaţă 
poate activa trombocitele prin intermediul proteinelor denaturate, structura 
suprafeţei substratului poate juca un rol crucial în integritatea proteinelor. 

Stratul amorf de TiOz de suprafaţă poate reduce descompunerea 
fibrinogenului, datorită structurii diferite de cea a oxizilor cristalini. Prezenţa unor 
limite ale granulaţiilor în oxidul cristalin are drept rezultat apariţia unor modificări 
ale structurii electronice locale. 
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Atunci când fibrinogenul este absorbit pe o suprafaţă de oxid cristalin, 
electronii săi pot fi transferaţi structurii cristaline, ceea ce duce la descompunerea 
fibrinogenului şi la activarea trombocitelor. Acest exemplu ilustrează unul dintre 
avantajele suprafeţelor amorfe în ceea ce priveşte biocompatibilitatea sangvină. 

Tromboza trombocitară poate fi un factor decisiv în ceea ce priveşte 
succesul sau respingerea implantelor de Nitinol. Suprafeţele de NiTi lustruite 
mecanic şi electrochimic activează în mod semnificativ trombocitele, având prin 
urmare tendinţa de a induce tromboza. Tratamentul termic în intervalul 400-600°C 
are un efect contrar. Este important de menţionat faptul că acelaşi tratament termic 
care îmbunătăţeşte răspunsul trombocitelor are ca urmare reducerea rezistenţei la 
coroziune a Nitinolului. 

Activarea trombocitelor depinde în cea mai mare măsură de starea şi de 
compoziţia chimică a suprafeţei Nitinolului şi este mai puţin influenţată de topografia 
suprafeţei. 

Depozitul de trombocite şi cantitatea de fibrinogen depusă după 15 min de 
perfuzie au fost semnificativ mai reduse în cazul Nitinolului. Cantitatea de albumine 
sangvine de la locul implantului scade după 30 min de la implantarea Nitinolului. 
Spre deosebire de alte aliaje folosite pentru implanturi, chimismul suprafeţei 
Nitinolului modifică modelul absorbţiei proteinelor. 

Albumina este o proteină care leagă puternic Nichelul. Datorită afinităţii 
acesteia faţă de Ni este firesc să se presupună că primul strat proteic care aderă pe 
suprafaţa Nitinolului (care conţine în cea mai mare parte oxizi de Ti şi o mică 
cantitate de Ni) va conţine mai multă albumină decât în cazul suprafeţelor care nu 
conţin deloc Ni. 

6.6 Eliberarea Ni şi răspunsul celular 

Ni este pus în libertate din NiTi, oţel inoxidabil şi alte aliaje ce conţin Ni, atât 
in vivo şi in vitro. 

In vitro, pe parcursul primelor zile de imersie cantitatea de Ni eliberată din 
Nitinol este mai mare decât cea provenită din oţelurile inoxidabile. După câteva zile 
concentraţiile devin similare pentru ca apoi să scadă până la niveluri nedetectabile. 

In vivo, problemele care se ridică se referă la cantitatea de Ni eliberată pe 
parcursul primelor zile de expunere la acţiunea implantului, cum sunt afectate 
celulele şi cât de diferit este răspunsul la Ni în cazul celulelor umane, în comparaţie 
cu cele animale. 

Nichelul este cunoscut pentru toxicitatea lui şi pentru numărul mare de 
pacienţi alergici la acest metal. Cu toate acestea, el constituie un element esenţial 
pentru organismul uman. 

Ni reprezintă unul dintre componentele structurale ale metaloproteinelor. 
Aportul alimentar zilnic de Ni este de 160-600 mg. Este eliminat în cea mai mare 
parte prin materiile fecale, urină şi transpiraţie. 

El poate să pătrundă în celule prin două căi: 
Ionii de Ni pătrund în celulă utilizând receptorii pentru cationii 
bivalenţi sau prin canalele Mĝ "̂ , situaţi în membrana celulară; 
Particulele cristaline conţinând Ni sunt fagocitate de celule; 
Fagocitoza compuşilor ce conţin Ni este amplificată de natura lor 
cristalină, solubilitatea redusă, dimensiunea particulelor (2-4 pm). Ni3S2 
şi NiO, compuşi cu o solubilitate redusă, depind în bună măsură de 
aceste căi. 
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La nivel intracelular, pentru Ni exista două căi de metabolizare: 

- Ionii solubili, cum ar fi cei de Ni care pătrund în celulă prin intermediul 
receptorilor sau al canalelor ionice, se leagă de proteinele citoplasmice şi nu se 
acumulează în nucleu într-o concentraţie suficient de mare pentru a produce 
modificări genetice. Ei sunt rapid eliminaţi din organism. 

Particulele insolubile de Ni din veziculele fagodtare fuzionează cu lizozomii. Acest 
proces este urmat de o scădere a pH intravezicular, ceea ce duce la eliberarea ionilor de 
Nî "̂  din complexele formate cu moleculele transportoare. Prin urmare se formează radicali 
de oxigen liberi, implicaţi în afectarea ADN şi posibilitatea de malignizare. 

Nichelul este dăunător în culturile celulare, dar într-o măsură mai mică decât 
Co sau V [128]. 

Ionii de Ni stimulează proliferarea osteoblastelor de origine medulară 
(dar inhibă maturarea lor), activitatea FAL (fosfataza alcalină leucocitară) şi întârzie 
mineralizarea. 

Clorura de Ni scade atât proliferarea condrocitelor, cât şi a fibroblaştilor. în 
plus. Ni inhibă activitatea unor enzime importante pentru protecţia ţesuturilor 
împotriva agenţilor oxidanţi. 

6.7. Efectele suprafeţelor implantelor asupra proliferării 
celulare 

Efectul suprafeţei asupra proliferării celulare poate fi evaluat folosind mai 
multe tipuri de probe, sub formă de aliaje poroase sau dense. 

Rata de proliferare a limfocitelor expuse la Nitinol solid coincide cu rata de 
proliferare din mediile biologice care conţin extract de Nitinol şi este similară 
statistic cu cea a celulelor expuse la Ti pur. Aceasta înseamnă că suprafaţa aliajelor 
dense de Nitinol nu afectează proliferarea limfocitelor din sângele periferic uman. 

Probele de Nitinol poros reduc în mod semnificativ rata proliferării celulare 
(30%) comparativ cu probele dense şi proba de control. 

Suprafaţa rugoasă nu inhibă prin ea însăşi proliferarea celulară. Din contră, 
se pare că celulele se dezvoltă puţin mai bine în prezenţa unor suprafeţe poroase 
decât în cazul mediilor care conţin Nitinol solubilizat. Prin urmare, rugozitatea 
suprafeţei poate facilita fixarea de durată a implantului. 

O altă trăsătură importantă este reprezentată de toleranţa diferită faţă de Ni 
observată în studiile efectuate pe sânge uman provenit de la diverşi donori, care nu 
prezentau sensibilitate faţă de Ni. 

Faptul că Ni nu are acelaşi efect devastator asupra limfocitelor umane în 
comparaţie cu cele de şobolani poate indica un rol diferit al Ni în organismele lor, 
precum şi nivele diferite ale sensibilităţii faţă de Ni. 

Concentraţiile de Ti şi Ni în mediu au fost determinate după 72 de ore de 
expunere Cantitatea de Ti eliberat din Nitinol este cu un ordin de mărime mai mică 
decât cea de Ni şi este la nivelul de sensibilitate al metodei {± 0,05 pg/l). 

Cantitatea de Ni eliberat din Nitinol este proporţională cu concentraţia de 
suprafaţă a Ni. Nu s-a observat nici o corelaţie între compoziţia chimică a Ni de la 
suprafaţă şi efectele biologice induse. 

Este impori:ant de studiat modul în care eliberarea Ni in vitro poate fi 
modificată prin tratamentul de suprafaţă al Nitinolului. 

Nitinolul autoclavat în apă sau aburi (concentraţia de suprafaţă â  Ni cuprinsă 
între 0%-2%) nu suprimă proliferarea limfocitelor la şobolani, mai curând produce 
uşoara lor acumulare (20% în comparaţie cu controlul) [74], [105], [145]. 
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Nitinolul tratat cu 30% peroxid de hidrogen (concentraţia de suprafaţă a Ni 
27%) afectează celulele aproape în acelaşi fel ca şi Ni pur, suprimând complet 
proliferarea lor. Trebuie subliniat faptul că expunerea limfocitelor de şobolan la 
Nitinol poros suprimă aproape complet proliferarea celulară. 

Fierberea/autoclavarea în apă reduce de 2 ori eliberarea de Ni, comparativ cu 
probele care au fost doar cufundate în HF/HNO3. Cantitatea de Ni eliberat din probele 
autoclavate în apă este de 10 000 de ori mai redusă decât cea eliberată de Ni pur. 

Concentraţia de 1,3 x 10̂ \̂ g/\ indusă de probele autoclavate nu are nici un 
efect toxic sau mutagen asupra limfocitelor umane sau de şobolan. 

Concentraţia de 4,7 x 10̂  [}g/\ de Ni indusă de Nitinolul tratat în peroxid de 
hidrogen afectează în mod semnificativ rata proliferării celulelor de şobolan. 

Concentraţia de 1,3 x 10̂  pg/l de Ni indusă de Ni pur are drept urmare 
moartea limfocitelor de şobolan şi afectarea comportamentului limfocitelor umane. 

Un răspuns celular normal la acţiunea Nitinolului (o uşoară stimulare a 
limfocitelor şi a celulelor musculare netede) se observă pentru o concentraţie a Ni 
cuprinsă între 400-900 pg/l. 

Concentraţiile de Ni care ar putea rezulta în urma expunerii la acţiunea unui 
implant de Nitinol prelucrat chimic şi autoclavat sunt cuprinse între 1-100 pg/l, deci 
nu ar depăşi nivelul natural al Ni în plasma sangvină. 

Afectarea comportamentului celular şi suprimarea proliferării celulare apare 
pentru concentraţii ale Ni cuprinse în intervalul 4 x 10 -̂9 x 10̂  pg/l. 

O concentraţie a Ni de 5 x 10̂  |jg/l este toxică pentru limfocitele umane. 
Subiecţii sensibili la Ni reacţionează la concentraţii ale Ni cuprinse între 3x10^ -
78x10^ |jg/l. Ultima concentraţie are acelaşi ordin de mărime cu concentraţia Ni 
necesară pentru a afecta comportamentul celulelor de şobolan. 

Suprimarea completă a proliferării celulare are loc atunci când concentraţia 
Ni depăşeşte 1,5x10^ MQ/I-

Aceste rezultate demonstrează că Ni rezultat atât în urma coroziunii 
Nitinolului cât şi a oţelului inoxidabil poate afecta în mod dramatic proliferarea 
celulelor umane şi animale şi că efectul toxic este mai marcat în cazul oţelului 
inoxidabil decât în cel al Nitinolului (cel puţin pentru unele celule). 

Cu toate acestea, pentru un interval destul de larg al concentraţiilor de Ni, 
proliferarea celulară nu este afectată, in vîtro, nici în cazul celulelor umane, nici în 
cazul celor animale. 

6.8. Modificări celulare pe suprafaţa implantului 

Aderenţa la material este mediată prin intermediul proteinelor preadsorbite, 
care intră în contact local direct cu membrana celulară. O anumită secvenţă de 
aminoacizi din aceste proteine se leagă de integrinele membranei celulare, care la 
rândul lor sunt legate de cytoskeiet. 

Adeziunea celulară este indispensabilă celorialte funcţii celulare, cum ar fi: 
diseminarea, proliferarea, migrarea şi activităţile de biosinteză. Acesta este cel mai 
important aspect al interacţiunilor celulei cu un biomaterial non-toxic. 

Celulele fibroblast-like formează o legătură strânsă cu NiTi, demonstrând o 
bună adeziune. Primul strat organic de pe suprafaţa metalului, cu o structură 
afibrilară sinuoasă, este alcătuit din proteoglicani şi alte componente similare 
matricei extracelulare. Compoziţia exactă a acestui strat şi potenţialul său în ceea ce 
priveşte biocompatibilitatea necesită aprofundarea studiilor. 
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In interiorul şi 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]. 

în culturile de osteoblaste, celulele sunt mai puţin apropiate de suprafaţa 
metalului, în special faţă de oţelul inoxidabil (figura 6.3). 

Materialul citotoxic de control inhibă în mod sensibil ataşarea celulelor. 

Fig. 6.3 Creşterea osteoblastelor în vecinătatea discurilor de test, 
după o săptămână de incubaţie. 

Wsp = parafină albă moale, stst = otel inoxidabil. Ti = titan, NiTi, ( magn. 108x). 
în cazul fibroblaştilor, culturile celulare au evidenţiat că celulele au crescut 

foarte aproape de suprafaţa Ti sau a NiTi (figura 6.4 şi 6.5). 

Fig. 6. 4. O imagine SEM a unei probe incluse în răşină dură, conţinând 
un implant de otel inoxidabil, după 26 de la intervenţie 

M= implantul metalic, FC= capsulă fibroasă cu fibre de colagen şi fibroblaşti. 
MT= ţesut muscular, (magn. 330x) 
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Fig. 6.5. Ataşarea fibroblaştilor (FB) la suprafaţa metalului (M) 
Ti6AI4V la 4 săptămâni după implantare. (Microscopie electronică, magn. 1700x). 

Fig. 6.6 Interfaţa celulă-metal în cazul NiTi la 4 săptămâni după implantare 

Pe suprafaţa celulelor pot fi observate prelungiri podocitare şi structuri 
membranare, indicate prin săgeţi. Asterisc-urile indică prezenţa contactelor focale 
pe suprafaţa metalului, (magn. 5000x) (figura 6.6). 

în figura 6.7 se poate observa un contact strâns între capsula fibroasă, 
celulele izolate şi metal (NiTi, oţel inoxidabil, Ti6AI4V), in vivo. 

M 

Fig. 6.7 O zonă de contact focal cu structuri membranare celulare 
rupte NiTi, 4 săptămâni după implantare. ( magn. 50 OOOx) 

Pe suprafaţa metalului e prezentă o interfaţă subţire, cu aspect similar 
laminei bazale, alcătuită dintr-un strat afibrilar de material organic amorf, cu o 
textură sinuoasă. în general grosimea ei este mai mare în cazul implantelor de 
Ti6AI4V decât al celor de NiTi sau oţel inoxidabil. 
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Celulele izolate par să adere prin intermediul acestui strat la o structură de 
adeziune cu contact direct (gap < 30 nm), cu aspectul unui bulgăre. Acestea sunt 
considerate centre focale de adeziune celulară, în alcătuirea cărora intră proteine şi 
constituenţi ai membranei celulare. Suprafaţa celulară prezintă fibrile sau structuri 
membranare celulare zdrenţuite. 

Cunoaşterea structurii şi a compoziţiei interfeţei ţesut-material precum şi a 
fenomenelor de adeziune sunt importante din mai multe motive, în special din nevoia de a 
modifica suprafaţa biomaterialelor în scopul controlului interacţiunii cu ţesuturile gazdei. 

Caracteristicile de substrat şi suprafaţă ale materialelor se reflectă în tipul şi 
structura celulelor izolate. 

Numărul plăcilor de adeziune, caracteristicile morfologice ale celulelor şi 
prelungirile lor, precum şi suprafaţa de adeziune a unei celule izolate au fost 
acceptate ca elemente de evaluare a biocompatilităţii. 

în cazul NîTi, numărul acestora nu diferă în mod semnificativ faţă de materialul de 
control. Prin urmare, în baza criteriilor stabilite anterior, el pare a fi bine tolerat. 

Grosimea membranei de încapsulare 

în situaţii optime, materialul bioinert formează la interfaţă o capsulă 
fibroasă subţire, relativ avasculară şi acelulară. 

Măsurarea grosimii membranei de încapsulare este o metodă larg folosită în 
evaluarea biocompatibilităţii. Pentru determinarea acesteia se folosesc metode 
histomorfometrice normale. 

Simpla măsurare a grosimii capsulei formate în jurul implantului este 
insuficientă, deoarece grosimea ei mai poate fi influenţată şi de alţi factori în afară 
de calitatea materialului. Aici se includ mişcările, localizarea implantului, textura şi 
morfologia materialului, precum şi unii factori dependenţi de gazdă sau de procedeul 
chirurgical folosit. Mori'ologia capsulei nu este influenţată în mod semnificativ de 
materialul folosit. Nu apar nici acumulări de tipuri celulare speciale. 

în general grosimea medie a capsulei scade cu trecerea timpului. Micile 
diferenţe induse de material nu au o relevanţă statistică. 

în cazul oţelului inoxidabil, capsula prezintă o grosime maximă după 2 
săptămâni de la implantare. 

După 4 săptămâni, nu se mai observă diferenţe clare între NiTi, Ti6AI4V şi 
oţelul inoxidabil. 

Indiferent de material, după 26 săptămâni, toate capsulele periimplant tind 
spre o morfologie similară şi grosimi aproximativ egale, de 4-8 straturi celulare. 

6.9 Metode şi tehnici experimentale 
utilizate pentru determinarea biocompatibilităţii 

6.9.1 Metode histomorfometrice 

Histomorfometria ţesutului moale 

Probele se colorează folosind coloraţia clasică Haematoxylin-Eosin. 
Fiecărei imagini i se suprapune o reţea mesh, cu scopul de a randomiza 

dispunerea punctelor de măsură. Suprafaţa ecranului corespunde pentru 2,2 mm̂  şi 
dimensiunea rastrului este de 260x 260x7 pm. 
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Grosimea capsulei se determină ortogonal faţă de fiecare punct de 
intersecţie al liniilor orizontale şi verticale ale reţelei corespunzătoare limitei de 
demarcaţie dintre capsulă şi implant. Grosimea capsulei a fost estimată ca o medie 
a valorilor obţinute din 10-18 măsurători aleatorii. 

Histomorfometria osoasă 

Aria de măsură a fiecărei secţiuni se standardizează, corespunzând unei 
suprafeţe de 2.2 mm^. Punctul central al zonei corticale se ajustează astfel încât să 
corespundă mijlocului ecranului. 

Se măsoară grosimea medie a corticalei. Aria osoasă se măsoară într-o 
regiune bine definită, excluzând spaţiile trabeculare. Ariile de eroziune se măsoară 
după reconstruirea suprafeţei osului. 

Suprafaţa activă de eroziune (suprafaţa de eroziune acoperită cu osteoclaste 
şi mononucleare) nu se determinată în mod distinct, dar perimetrul suprafeţei active 
de eroziune se măsoară ca un raport dintre perimetrul suprafeţei oase erodate şi 
totale. 

6.9.2 Metode imagistice 

Analiza radiologică a căluşului în procesul de vindecare a 
osteotomiei 

Se pot efectua radiografii mediale ale femurului operat, începând cu prima 
săptămână după intervenţie. Uniunea osteotomiei se analizează vizual. Vindecarea 
completă cu formarea unui calus uniform, nefisurat şi fără existenţa unei linii vizibile 
de osteotomie a fost calificată drept ,,bună". 

Formarea unui calus marcat dar neuniform şi evidenţierea unei linii voalate 
de osteotomie se consideră un rezultat „satisfăcător" 

Non-uniunea cu evidenţierea unei linii clare de osteotomie şi absenţa 
căluşului de uniune la locul osteotomiei se evaluează drept „nesatisfăcătoare". 

Tomografia computerizată cantitativă periferică (pQCT) 

Structura căluşului şi modificările densităţii mineralizării osoase pot fi 
determinate cu ajutorul pQT [104]. 

Se folosesc slice-uri cu grosimea de 1 mm. Ele investighează căluşul, aria ce 
cuprinde dispozitivul de fixare şi porţiunea vecină implantului, reprezentând femurul 
sănătos. Alte trei slice-uri se efectuează pe femurul sănătos. 

Morfologia căluşului 

După aproximativ 12 săptămâni, o secţiune transversală a căluşului la locul 
osteotomiei prezintă, în pQCT, zone distincte de mineralizare (figura 6.8). 
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/ iu\o 
•CQ W 

B A 
Fig. 6.8 pQCT la diferite niveluri ale femurului, după fixarea intramedulară 
(dispozitivul de fixare îndepărtat) . PC = calus periferic OBC = cortex originar, EC 
= calus endosteal, MBL = stratul osos mineralizat periimplant 

A) Calus proximal zonei de osteotomie. NîTi 60 săptămâni după realizarea 
implantului. 
B) Zona de osteotomie 26 săptămâni după implantarea NiTi. Se poate 
observa o structură trilamelară. 
C) Regiunea metafizară, distal de zona de osteotomie, 26 săptămâni după 
implantarea NiTi. Se observă apariţia unui strat mineralizat periimplant. 

în cea de a 26-a săptămână, apar zonele periferice cu densitate crescută constând 
din calus periosteal. Grosimea lui este aproximativ egală cu cea a corticalei originare. 

Corticala osoasă originară formează stratul intermediar. Stratul interior cu 
densitate mai mare constă din calus endosteal, mai subţire. 

în porţiunea metafizară distală, în afara zone de osteotomie, după 4 
săptămâni apare un strat peri-implant de densitate mare. El devine distinct după 
săptămâna a 26-a. 

După săptămâna 60, căluşul periosteal este gros şi bine mineralizat. 

Densitometrie osoasă 
Densităţile osoase totală (BMD) şi corticală (CtBMD) nu prezintă variaţii 

majore între grupul NiTi şi cel StSt. 
Au fost observate variaţii distincte între diferitele părţi ale femurului. 

Densitatea minerală a fost net mai redusă în regiunile de osteotomie faţă de 
porţiunile vecine acesteia. 

Porţiunea proximală a femurului nu prezintă diferenţe faţă 
neoperat al aceluiaşi subiect. CtBMD a zonei supuse osteotomiei a 
creştere uşoară de la săptămâna 26 până la săptămâna 60. 

de femurul 
prezentat o 

6.9.3 Tehnici experimentale in vitro 

Proliferarea celulară in vitro 
Răspunsul fibroblaştilor şi al osteoblastelor umani poate fi evaluat şi in vitro, 

folosind culturi celulare într-un mediu ce simulează condiţiile fiziologice. Ratele 
proliferării fibroblaştilor şi osteoblastelor în culturile celulare se corelează între ele. 

Tot in vitro pot fi evaluate şi efectele toxice ale diferitelor metale, chiar dacă 
studiile pe culturi celulare nu reproduc suficient de fidel răspunsul şi condiţiile de 
mediu existente in vivo. 
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Volumele mediilor de cultură şi ale celulelor utilizate sunt destul de mici în 
comparaţie cu volumul şi suprafaţa discurilor metalice folosite în teste. Dm acest 
motiv, efectele coroziunii asupra celulelor sunt mai mari decât in vivo, în plus, 
lipseşte clearence-ul normal al fluidelor din ţesuturi şi culturile celulare sunt izolate 
de căile fiziologice de detoxifiere prezente in corp. Prin urmare, culturile celulare pot 
fi folosite doar ca o metodă de screening a toxicităţii înaintea testelor pe animale, 
sau ca o modalitate de observare directă a celulelor. 

La concentraţii mari. Ni are efecte toxice în culturi celulare şi ţesuturi. Principala 
problemă care se ridică este dacă Ni dizolvat din NiTi atinge o concentraţie tisulară 
suficient de mare pentru a afecta proliferarea celulară şi dacă solubilitatea este 
comparabilă cu cea a altor aliaje cu conţinut de Ni, cum ar fi oţelul inoxidabil. 

Pentru a determina in vitro citotoxicitatea NiTi ca material ortopedic, în 
culturi se folosesc atât celule mezenchimale (deoarece ele sunt celulele prezente la 
locul implantului) cât şi osteoblastele [164]. 

Un element interesant ar consta în faptul că în prezenţa materialelor testate 
comportamentul fibroblaştilor şi al osteoblastelor a fost similar. 

Fibroblaştii par a fi mai sensibili decât osteoblaştii atât la efectele de 
inhibare a creşterii, induse de materialele compozite sau de parafina albă moale, cât 
şi la cele de stimulare a creşterii, induse de Ti. 

Proliferarea osteoblastelor nu a fost mai abundentă în cazul Ti decât în cazul 
NiTi, oţelului inoxidabil sau al materialului de control. 

în cazul Ti s-a observat o stimulare a proliferării fibroblaştilor, care nu este 
întotdeauna un factor pozitiv. Ei contribuie la apariţia membranei fibroase, care se 
poate comporta ca o conductă pentru transportul resturilor polimerice produse de 
suprafaţa articulaţiei sau a protezei. 

Celulele aderă destul de strâns la suprafaţa discurilor de NiTi, ceea ce 
constituie de asemenea semnul unei biocompatibilităţi bune. 

O reacţie net diferită se poate observa în cazul materialului compozit şi al 
parafinei moi. Efectul toxic al parafinei albe, observat în culturile celulare, a fost 
chiar surprinzător. 

6.10. Studiu de caz 

Fractură de mandibulă în os patologic 

Pacient în vârstă de 53 de ani care s-a prezentat în Clinica de Chirurgie 
Orală şi Maxilo-Facială Timişoara cu traumatism maxilo-facial prin heteroagresiune. 

Exooral s-a observat asimetria facială dată de tumefacţia regiunii 
geniosubmandibulare drepte, în dreptul comisurii orale. Palparea a evidenţiat 
discontinuitatea sub formă de treaptă la nivelul marginii bazilare a mandibulei şi 
mobilitatea patologică a fragmentelor osoase mandibulare. 

în regiunea premolară dreaptă, s-a observat bombarea atât a versantului 
vestibular cât şi a celui lingual al crestei alveolare, de consistenţă dură, osoasă. 

Radiografiile în incidenţele: mandibulă ansamblu şi hemimandibulă defilată 
dreaptă au evidenţiat prezenţa unei radiotransparenţe mandibulare în regiunea 
premolară dreaptă, de aspect rotund, bine delimitat, având diametrul aproape egal 
cu grosimea verticală a ramului orizontal mandibular (figura 6.9). Suprapusă peste 
această radiotransparenţă a fost evidentă prezenţa unei linii de fractură cu traiect 
vertical. 
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t 

Fig. 6.9 Radiografie hemimandibulă defilată stângă preoperatorie 

Pe baza examenului clinic şi a investigaţiilor paraclinice s-a stabilit 
diagnosticul de fractură ram orizontal mandibular drept în os patologic, produsă pe 
fondul unei tumori chistice mandibulare. 

Intervenţia chirurgicală a constat în enucleerea tumorii chistice mandibulare, 
reconstrucţia defectului osos restant cu grefă osoasă autologă recoltată din creastă 
iliacă (figura 6.10 şi 6.11) şi în final reducerea şi imobilizarea fracturii cu plăcuţe şi 
şuruburi de osteosinteză (figura 6.12). 

Fig. 6.10 Aspecte intraoperatorii 

Fig. 6.11 Introducerea fragmentului osos din creasta iliacă şi consolidarea lui 
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Fig. 6.12 Plăcuţe de osteosinteză 

în figura 6.13 se prezintă aspectul postoperator pe radiografie în incidenţă 
hemimandibulă defilată dreaptă. 

' I i i 
Fig. 6.13. Radiografie hemimandibulă defilată stângă postoperatorie 

6.11. împlânte Ti anodizate 

în figurile 6.14 - 6.17 sunt prezentate câteva implante chirurgicale realizate în 
cadrul laboratorului LOPIFO, care au fost supuse procesului de anodizare, la diverse 
valori ale tensiunii. în toate cazurile ca electrolit a fost folosită o soluţie de H2SO4 
IM [36], [180]. 

Fig. 6.14 Implant Ti anodizat la 40 V 
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Fig. 6.15 împlânte Ti anodizate la 60 V 

Fig. 6.16 Implant Ti anodizat la 100 V 

Fig. 6.17 Implant Ti anodizat la 120 V 

Anodizarea implantelor chirurgicale le oferă o stabilitate chimică ameliorată, 
o integrare tisulară mai bună şi un răspuns mai bun din partea pacientului. 
Posibilitatea de a realiza anodizări la valori diferite ale tensiunii, cărora le corespund 
anumite tipuri de suprafeţe, permite o funcţionalizare a implantelor, adaptată 
destinaţiei acestora. 

Pe ultimul loc, dar nu complet lipsit de importanţă, ar fi faptul că realizarea 
unor suprafeţe colorate diferit ar permite chirurgului o identificare mai uşoară şi 
rapidă a componentelor unei truse de implante chirurgicale, fără a mai fi necesară 
măsurarea dimensiunilor acestora intraoperator. 

Pentru rezolvarea chirurgicală a acestui caz au fost utilizate plăcuţe şi 
şuruburi de osteosinteză provenite din trusa de implante chirurgicale realizată în 
laboratorul LOPIFO. Tehnica chirurgicală implică utilizarea unei autogrefe, cu un 
fragment osos provenit din creasta iliacă. Acesta are drept scop umplerea defectului 
osos şi uniunea dintre cele două fragmente mandibulare. Osteosinteză nu s-ar fi 
putut realiza fără ajutorul plăcuţei de fixare, al cărei scop este acela de a consolida 
mecanic regiunea pâna la integrarea grefei şi refacerea discontinuităţii osoase. 

6.12. Concluzii 

Biocompatibilitatea implantelor este corelată cu o multitudine de reacţii 
complexe ce depind atât de pacient cât şi de compoziţia chimică, respectiv caliatea 
suprafeţei implantului. 

Problemele legate de compoziţia chimică a implantelor au fost parţial rezolvate 
prin elaborarea unor aliaje cu conţinut redus de Ni. O soluţie de excepţie a constat 
în introducerea Titanului ca material de elecţie pentru aplicaţii chirurgicale. 
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Proprietăţile fizice şi mecanice deosebite, dublate de o stabilitate chimică 
remarcabila, stau la baza utilizării lui pe scară tot mai largă. 

Cu toate acestea, începând cu actul chirurgical de implantare, care 
reprezintă în sine o traumă, prezenţa unui obiect străin în organism declanşează o 
serie de reacţii locale şi sitemice ale gazdei. Studiul lor amanunţit poate deschide 
perspective spre reducerea efectelor nefavorabile sau secundare ale implantării. 

Funcţionalizarea suprefeţelor din Titan, prin metodele descrise mai sus, îşi 
găseşte pe deplin justificarea clinică, fapt susţinut prin studiul de caz prezentat în 
acest capitol. Chiar folosind o autogrefă de ţesut osos, defectul osos major nu ar fi 
putut fi rezolvat fără ajutorul plăcuţelor de osteosinteză din trusa prezentată. 
Utilizarea acestora a permis consolidarea mecanică a zonei şi menţinerea unui 
contact direct între osul mandibular şi cel al grefei. în final rezultatul a fost foarte 
bun, asigurând o refacere anatomică şi funcţională. 
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CAPITOLUL VII 
CONTRIBUŢII ORIGINALE 

ŞI PERSPECTIVELE CERCETĂRII 

Chiar dacă de-a lungul timpului Titanul s-a divedit un material de elecţie 
pentru aplicaţiile medicale, indiferent de natura lor, diversificarea acestora impune o 
funcţionalizare a suprafeţelor şi specializarea lor în conformitate cu scopul urmărit. 
O suprafaţă neprelucrată nu mai satisface exigenţele specialiştilor. La ora actuală 
există un număr mare de metode prin care se poate realiza acest deziderat. Dintre 
acestea, unele prezintă o complexitatea prea mare pentru a putea fi incluse în 
practica curentă. Altele, mai simple, dar aproape la fel de eficiente, se pretează la o 
aplicare pe scară semi-industrială. Aici s-ar putea include metodele chimice şl 
electrochimice de funcţionalizare a suprafeţelor, cele mai importante contribuţii ale 
autorului axându-se pe aceste aspecte. 

Contribuţiile autorului s-au materializat pe capitole astfel: 
în Capitolul I - Proprietăţile şi comportarea mecanică a materialelor 

metalice biocompatibile pe bază de Titan s-a realizat un studiu bibliografic 
asupra proprietăţilor Titanului şi ale unor aliaje ale sale (Ti6AI4V, Nitinol, Ti6AI7Nb). 
Au fost avute în vedere proprietăţile chimice, fizice, mecanice, legate direct de 
biocompatibilitatea acestora. O contribuţie originală a constat în studiul comportării 
implantelor chirurgicale la solicitări ciclice similare celor care apar în organism, post 
implantare. în acest scop s-au utilizat plăcuţe provenite din trusa de implante 
chirurgicale realizată în laboratorul LOPIFO. Efectele lor au fost studiate urmărind 
două aspecte: rezistenţa la rupere şi viteza de coroziune. Concluzia rezultată este că 
solicitările ciclice nu influenţează comportamentul la rupere, în schimb acţionează 
nefavorabil asupra vitezei de coroziune. Pentru o acurateţe cât mai mare a 
rezultatelor, determinarea comportamentului la coroziune s-a făcut strict pe zona 
afectată de solicitările ciclice, izolarea acesteia de restul suprafeţei implantului fiind 
realizată pe baza unei tehnici originale, realizate de autor, constând în acoperirea 
unei porţiuni cu un strat de lac pe bază de celuloză, care a fost îndepărtat ulterior. 

Creşterea numărului de cicluri la care a fost solicitat implantul duce la 
creşterea vitezei de coroziune. Utilizarea unor metode combinate, constând în 
solicitări mecanice variate urmate de determinarea comportamentului la coroziune -
un element important în ceea ce priveşte biocompatibilitatea implantelor - deschide 
calea spre o metodă de anticipare a comportamentului implantelor, în funcţie de 
solicitările mecanice la care sunt supuse post implantare. Metoda poate fi extinsă şi 
la alte tipuri de implante, respectiv solicitările ciclice şi rezultatele obţinute pot fi o 
modalitate de control în proiectarea unor implante noi. 
Capitolul II - Interfaţa metal - mediu biologic tratează complexitatea 
fenomenelor care au loc la acest nivel. Chiar dacă grosimea acestei interfeţe este 
extrem de redusă, de ordinul a 3-5 nm, la nivelul ei se desfăşoară procese fizice şi 
chimice deosebit de complexe. Acestă interfaţă reacţionează în primă etapă cu apa 
din mediul înconjurător implantului, ceea ce duce la apariţia unor centri activi de tip 
oxidic sau hidroxidic. Reactivitatea lor crescută le permite să reacţioneze în 
continuare atât cu compuşii anorganici prezenţi în mediul înconjurător, cât şi cu cei 
organici, declanşând o serie de reacţii chimice în cascadă. O importanţă deosebită o 
are interacţiunea interfeţei cu proteinele. Acestea se ataşează de interfaţa activată 
atât direct, cât şi în urma unor modificări conformaţionale ce poate atrage după sine 
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şi modificări funcţionale. Cunoaşterea acestor aspecte este deosebit de importantă, 
deoarece tipul de proteine care se absorb pe suprafaţa implantului, mecanismele 
care guvernează această absorbţie, precum şi raportul dintre albumina/fibrinogenul 
absorbite pe suprafaţă determină comportamentul ulterior. Aderenţa celulelor, o 
etapă foarte importantă a integrării tisulare a implantelor, este şi ea determinată de 
proprietăţile interfeţei. Prin urmare toate eforturile de optimizare a acesteia îşi 
găsesc o justificare clinică. 

Chiar dacă acest capitol are un conţinut prepoderent teoretic, concluziile 
trase au^stat la baza elaborării metodelor utilizate în capitolele următoare. 

în Capitolul III - Coroziunea Titanului, in vitro şi in vivo - după o 
trecere în revistă a principalelor aspecte teoretice legate de coroziune la modul 
general şi a mecanismelor electrochimice care stau la baza acesteia, a fost studiat 
comportamentul Titanului în diverse medii şi influenţa pe care mediul o are asupra 
vitezei de coroziune. Practic, determinările s-au efectuat cu ajutorul potenţiostatului 
galvanostat VoltaLab 21. Metoda de lucru pentru determinarea comportamentului la 
coroziune a fost elaborată de autor, în procedura specifică de lucru PSL -01. 

O contribuţie personală a constat în observaţia că prezenţa albuminei în 
mediu coroziv duce la creşterea vitezei de coroziune. Prin urmare, pentru o 
evaluare mai corectă a comportamentului la coroziune se recomandă şi introducerea 
unei cantităţi de albumină variind între 2-4 g/l atunci când se doreşte simularea 
plasmei sau a lichidului interstiţial şi de 40 g/l pentru simularea lichidului sinovial. 

O altă contribuţie a constat în studiul comportamentului la coroziune al 
Titanului, comparativ cu alte metale utilizate pentru confecţionarea implantelor 
chirurgicale. Faţă de aliajele studiate. Titanul a dovedit o superioritate netă. Ultimul 
aspect abordat în acest capitol a fost studiul influenţei pe care diferite metode de 
prelucrare o au asupra vitezei de coroziune. Concluzia rezultată este că multe 
metode de prelucrare, cum ar fi debitarea cu ajutorul unei instalaţii laser sau de 
electroeroziune, sudura, laminarea, etc., pot avea o influenţă nefavorabilă asupra 
vitezei de coroziune, necesitând o pasivare ulterioară a suprafeţei. 

Capitolul IV - Pregătirea suprafeţelor implantelor trece în revistă toate 
operaţiile care au loc după realizarea implantelor. în primă etapă, şlefuirea 
suprafeţelor, materialele şi metodele folosite în acest scop. Etapa a doua, lustruirea, 
include descrierea metodelor mecanice, chimice şi electrochimice de lustruire, cu 
accent pe ultimele două. O contribuţie personală a constat în elaborarea unor reţete 
de lustruire chimică a suprafeţelor de Titan, adaptate atât caracteristicilor 
suprafeţelor, cât şi gradului de complexitate geometrică a implantului lustruit. Prin 
utilizarea lustruirii chimice a implantelor din Titan, timpul necesar finisării acestora a 
fost redus considerabil. Dacă prin metoda clasică, de lustruire manuală, timpul 
mediu necesar lustruirii unui implant putea să depăşească 45 minute, prin metoda 
chimică pot fi lustruite simultan, în 3-5 minute, 10-15 implante, în funcţie de 
dimensiunile lor. Pe lângă o calitate superioară a suprafeţelor rezultate, lustruirea 
chimică asigură parţial şi pasivarea lor, datorită HNO3 inclus în reţeta de lucru. 
Eficienţa acestor metode a fost demonstrată cu ajutorul metodelor electrochimice, 
scoţându-se în evidenţă o scădere a vitezei de coroziune. 

Un alt aspect important tratat în acest capitol a fost acela al funcţionalizării 
suprafeţelor din Titan prin metode electrochimice: oxidare anodică, oxidare în 
microarc, depunere anodică în arc. Instalaţia utilizată în acest scop a fost concepută 
şi realizată de autor. Ea este destinată să funcţioneze în condiţii extreme, putând 
asigura o tensiune variabilă în intervalul 0-350 V şi un curent maxim de 10 A, curent 
continuu. Studiul s-a realizat pentru anodizări la 40 V, 60 V, 80 V, 100 V, 120 V, 
140 V, 160 V. 200 V, 250 V, 300 V. Eficienţa anodizării s-a urmărit având în vedere 
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grosimea stratului rezultat, viteza de coroziune, rugozitatea suprafeţei şi aderenţa 
celulară. Concluzia rezultată în urma coroborării rezultatelor este aceea că 
rezultatele procesul de anodizare sunt optime pentru tensiuni situate în jurul valorii 
de 150 V. 

Depunerea de hidroxiapatită este şi ea o metodă foarte eficientă de 
funcţionalizare a suprafeţelor. Din păcate, solubilitatea sărurilor de Ca utilizate 
pentru acest poces este un impediment major în realizarea unor concentraţii mai 
mari de hidroxiapatită pe suprafaţa implantelor din Titan. Contribuţia personală a 
constat într-o pregătire prealabilă a suprafeţei, care să ducă la o fixare a calciului pe 
suprafaţă prealabilă procesului de ASD. Creşterea concentraţiei Calciului în electrolit 
a fost realizată cu ajutorul EDTA disodic. Aplicând această soluţie originală, a 
rezultat o creştere a concentraţiei hidroxiapatitei pe suprafaţa plăcuţelor din Titan, 
demonstrată cu ajutorul XRD. 

Capitolul V - Utilizarea celulelor stern pentru creşterea gradului de 
biocompatibilitate cuprinde o descriere a celulelor stem, o clasificare a acestora şi 
o trecere în revistă a aplicaţiilor medicale. Accentul a fost pus pe utilizarea celulelor 
stem pentru integrarea tisulară a implantelor din Titan. O condiţie esenţială este 
aceea de a realiza o suprafaţă funcţionalizată pe care celulele stem să adere 
suficient de bine. în acest scop au fost utilizate suprafeţele realizate prin anodizare, 
conform metodei descrise mai sus. în urma acestor determinări s-a ajuns la 
concluzia că cea mai bună aderenţă o prezintă suprafeţele anodizate la 150 V. Acest 
rezultat deschide calea unor noi cercetări privind funcţionalizarea suprafeţelor din 
Titan. Suprafeţele anodizate se pretează şi la prelucrări ulterioare, cum ar fi 
depunerea de hidroxiapatită, silanizare sau grefarea de polimeri bioorganici sau 
biodegradabili. 

în Capitolul VI - Aspecte clinice şi paraclinice sunt trecute în revistă 
atât reacţiile tisulare cât şi cele sistemice la interacţiunea cu implantele metalice. în 
ultima parte este prezentat un studiu de caz reprezentând o situaţie clinică 
rezolvată chirurgical cu ajutorul unor implante confecţionate în laboratorul LOPIFO şi 
ale căror suprafeţe au fost prelucrate prin metodele descrise mai sus. Pacientul a 
fost urmărit pre, intra şi post operator. Succesul intervenţiei chirurgicale şi faptul ca 
postoperator pacientului i s-a asigurat o calitate a vieţii corespunzătoare, 
demonstrează clinic faptul că metodele sunt eficiente şi îşi găsesc justificare. 
Rezultatele obţinute deschid noi perspective privind anodizarea colorată a 
componentelor trusei de implante, cu scopul funcţionalizării supraţetei, dar şi a 
identificării lor mai uşoare. De asemenea, mai pot fi funcţionalizate şi şuruburile, 
prin depunere electrochimică de hidroxiapatită sau derivaţi organo-silicici. 
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conform SR EN ISO/CEI 17025:2001 EDCL-CIDUCOS, 2005-2007, director 
proiect prof.dr.ing. Doina Drăgulescu, drd. ing. Voicu Adrian membru în 
colectiv 

[180] *** - Contract PNCDI/ INFRAS, nr. 10953/ 27.10.2003: Laborator de 
certificare a implantelor şi distractoarelor utilizate în chirurgia osoasă şi 
stomatologie - CIDUCOS, 2003-2005, director proiect prof.dr.ing. Doina 
Drăgulescu, drd. ing. Voicu Adrian membru în colectiv 
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