
 

 
CONTRIBUŢII LA SINTEZA 

 DE HIDROXIAPATITĂ DOPATĂ 
 CU MAGNEZIU ŞI CERCETĂRI ASUPRA 

PROPRIETĂŢILOR MECANICE 
 ÎN VEDEREA UTILIZĂRII EI 

 ÎN IMPLANTURI OSOASE 
 

Teză destinată obţinerii 
titlului ştiinţific de doctor inginer 

la 
Universitatea Politehnica Timişoara 
în domeniul INGINERIE MECANICĂ 

de către 
 
 

Ing. Teodora Georgiana IOANOVICI 
 

 
 

 
 
Conducători ştiinţifici:       Prof. univ. dr. ing. Liviu BERETEU 

 Prof. univ. dr. ing. Philippe HIVART 

 Conf. univ. dr. Francine MONCHAU 

Referenţi ştiinţifici:           Prof. univ. dr. ing. Ioan VIDA-SIMITI 

 Prof. univ. dr. ing. Ileana ROŞCA 
 Prof. univ. dr. ing. Pascal VANTOMME 

 Prof. univ. dr. ing. Aurel RĂDUȚĂ 
  
  

Ziua susţinerii tezei: 23.03.2012 

 

BUPT



Seriile Teze de doctorat ale UPT sunt: 

1. Automatică 9. Inginerie mecanică 

2. Chimie 10. Ştiinţa calculatoarelor 
3. Energetică 11. Ştiinţa şi ingineria materialelor 
4. Ingineria chimică 12. Ingineria sistemelor 
5. Inginerie civilă 13. Inginerie energetică 
6. Inginerie electrică 14. Calculatoare şi tehnologia informaţiei 
7. Inginerie electronică şi  telecomunicaţii 15. Ingineria materialelor 
8. Inginerie industrială 16. Inginerie şi management 

 
 
 

 
Universitatea Politehnica 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, 2014 

 
 

 
 

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



 

Cuvânt înainte 
 
Teza de doctorat cu titlul „Contribuţii la sinteza de hidroxiapatită dopată cu 

magneziu şi cercetări asupra proprietăţilor mecanice în vederea utilizării ei în 
implanturi osoase” a fost elaborată pe parcursul activităţii mele în cadrul Facultăţii 

de Mecanică a Universităţii Politehnica din Timişoara şi în cadrul Departamentului de 
Biomateriale al Universităţii Artois din Franţa. 

Mulţumiri deosebite se cuvin conducătorilor de doctorat Prof.dr.ing. Liviu 
BERETEU, Prof.dr.ing. Philippe HIVART şi Conf.dr. Francine MONCHAU, pentru 
sfaturile valoroase şi îndrumarea oferită cu profesionalism în toate temele tratate pe 
parcursul cercetării şi redactării acestei lucrări. 

Adresez mulţumiri deosebite şi întreaga mea consideraţie cadrelor didactice 

ale Departamentului de Inginerie Medicală, în mod special Domnei Prof.dr.ing. 
Mirela TOTH-TAŞCĂU, care m-au sprijinit în timpul stagiului de cercetare desfăşurat. 

Un sprijin important în elaborarea acestei teze a fost acordat de echipa din 
cadrul Departamentului de Rezistenţa Materialelor, unde doresc să îi mentionez în 
mod special pe Drd.ing. Karla KUN, Drd.ing. Lorand KUN şi pe Drd.ing. Cristian NEŞ 
pentru ajutorul acordat la realizarea încercarilor mecanice. 

Mulţumiri Departamentului de Studiul Materialelor, în mod special Domnului 
Asist.dr.fiz. Cosmin LOCOVEI, pentru sprijinul acordat în realizarea testelor de 
microduritate şi în preluarea imaginilor microscopice. 

Mulţumiri Departamentului de Mecanică şi Vibraţii, în mod special Domnului 
Prof.dr.ing. Gheorghe DRAGANESCU, pentru sprijinul acordat la determinarea 
modulului de elasticitate prin răspunsul la vibraţii libere. 

De asemenea, aş dori să mulţumesc tuturor celor care mi-au fost alături, m-

au susţinut şi m-au ajutat în tot acest răstimp, precum şi managementului 
Proiectului Burse Doctorale ID6998 (2008). 

Nu în ultimul rând, doresc să mulţumesc familiei mele pentru dragostea, 
răbdarea şi sprijinul acordat, ori de căte ori a fost nevoie.  

 
 

 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 

 
 

Timişoara, martie 2012                                     Ing. Teodora Georgiana IOANOVICI 
 

 
 

BUPT



 
 

 
 

Teza de doctorat a fost elaborată cu sprijin parţial din grantul 

strategic POSDRU/CPP6/DMI1.5/S/13 ID6998 (2008), cofinanţat din Fondul 

Social European “Inveşteşte în oameni”, în cadrul Programului Operaţional 

Sectorial de Dezvoltare al Resurselor Umane 2007-2013. 

Această teză de doctorat a fost realizată în cadrul unui program de 

cotutelă în două universităţi simultan, Universitatea Politehnică din 

Timişoara şi Universitatea Artois din Franţa. În cadrul stagiului de cercetare 

desfăşurat în Departamentul de Biomateriale al Universităţii Artois din 

Franţa au fost realizate experimentele şi încercările de sintetizare a 

hidroxiapatitei şi de testare a acesteia din punct de vedere al 

biocompatibilităţii. Pe durata acestui stagiu am avut privilegiul sa fiu 

îndrumata de Doamna Conf.dr.biol. Francine MONCHAU în domeniul sintezei 

biochimice a materialelor ceramice utilizate în inginerie medicală. 

 

 

 

 

IOANOVICI, Teodora Georgiana 

Contribuţii la sinteza de hidroxiapatită dopată cu magneziu şi cercetări 

asupra proprietăţilor mecanice în vederea utilizării ei în implanturi 
osoase 

Teze de doctorat ale UPT, Seria 9, Nr. 116, Editura Politehnica, 2012, 130 
pagini, 91 figuri, 17 tabele. 

Cuvinte cheie: 
hidroxiapatita, bioceramica, dopaj, magneziu, sinteza la rece, proprietăți 

mecanice, biocompatibilitate, modul de elasticitate, microduritate, implant 
 
Rezumat,  
Necesitatea de a înlocui o pierdere de ţesut conduce adesea la untilizare unui 
material artificial precum substituţii osoşi bioceramici.  Pentru a elimina unele 
din dezavantajele acestor materiale a fost sintetizată o hidroxiapatită dopată cu 
magneziu pentru a asigura proprietăţi mecanice şi de biocompatibilitate 

corespunzatoare aplicaţiilor medicale. Materialul a fost sintetizat folosind diferiţi 
parametrii şi diverse concentraţii de Magneziu pentru a studia efectul cantităţii 
de dopant asupra proprietăţilor bioceramicii obţinute. Eşantioanele realizate au 
fost testate din punct de vedere biologic, pentru a asigura o biocompatibilitate 
comparabila cu cea a hidroxiapatitei pure, şi din punct de vedere mecanic, 
pentru a studia influenţa particulelor străine în structura cristalină asupra 
proprietăţilor mecanice. În final a fost demonstrat că un anumit procentaj de 

magneziu ca şi dopant îmbunătăţeste atât proprietăţile mecanice cât şi 

biocompatibilitatea materialului obţinut. Bioceramica obţinută poate fi utilizată 
pentru diverse aplicaţii precum substituţie osoasă, ciment osos sau ca şi implant 
pentru stimularea oseointergrării. 
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1 INTRODUCERE 
 

 

1.1 Introducere generală 
 
 Din cele mai vechi timpuri a existat un interes pentru repararea şi înlocuirea 
părţilor din organismul uman care prezentau probleme şi acest lucru a fost realizat 

folosind diverse materiale mai mult sau mai puţin potrivite în funcţie de informaţiile 
existente la perioada respectivă. 

Datorită evoluţiei ştiinţei şi aparaturii din zilele noastre lumea medicală se află într-o 
perioadă de tranziţie de la vindecarea organelor existente la înlocuirea acestora cu 
materiale sintetice obţinute în laboratoare performante. 
 Substituţia osoasă este pe locul 2 ca şi procedură de înlocuire a ţesutului, pe 

locul întâi fiind transfuzia de sânge. Mai mult de 2.2 milioane de reconstrucţii osoase 
sunt realizate în fiecare an la scară mondială pentru a repara defecte osoase în 
ortopedie, neurochirurgie şi în medicina dentară.  
 Deşi există mai multe posibilităţi pentru repararea defectelor osoase cum ar 
fi autograftul (ţesut osos obţinut din centura iliaca a pacientului), alograftul (ţesut 
osos uman de la alt individ), xenograftul (ţesut osos provenit de la animale) şi 
substituţii sintetici, fiecare prezintă şi anumite dezavantaje ca şi riscurile de 

contaminare sau cantitatea limitată existentă. Aceste incoveniente se pot înlătura 
utilizând compuşi obţinuţi în condiţii reproductibile într-un laborator eliminând astfel 
riscul de contaminare şi limitarea cantitativă. 
 Ţesutul osos este sintetizat în principal din materiale bioactive şi rezistente 
cu  structură similară cu osul natural care este un material compozit natural cu 
proprietăţi de autoreparare. Bioceramicele sunt o clasă de materiale care îndeplinesc 

condiţiile necesare substituţiei osoase, acestea fiind şi biocompatibile şi cu o 

rezistenţă mecanică similară cu a osului. Materialele bioceramice pot fi împărţite în 
două mari categorii în funcţie de reactivitatea acestora în mediul fiziologic şi 
biologic. 
 O primă categorie este formată din bioceramicile inerte ca şi alumina (Al2O3) 
şi oxidul de zirconiu (ZrO2) care deţin proprietăţi mecanice bune şi sunt utilizate în 
principal pentru realizarea capurilor protezelor de articulaţii. 

 A doua categorie conţine bioceramicele care au abilitatea de a interacţiona 
cu mediul intern (bioactive) pentru a crea legături şi pentru a stimula reconstrucţia 
osoasă, biosticla şi fosfaţii de calciu. Hidroxiapatita (HA) Ca10(PO4)6(OH)2 şi fosfatul 
tricalcic (TCP) Ca3(PO4)2 sunt recunoscute în mod special pentru abilitatea de a crea 
o interfaţă perfectă cu ţesutul osos natural. Hidroxiapatita diferă foarte puţin de 
ţesutul osos, formând partea minerala a acestuia. 
 Abilitatea acestor materiale bioactive de a se integra în mediul intern 

justifică aplicaţia lor pentru acoperirea implanturilor metalice utilizate în protezare 
(şold, genunchi), pentru repararea defectelor osoase şi pentru multe alte aplicaţii. 
 Ceramicele fosfocalcice comerciale există sub numeroase forme şi deţin 

diferite proprietăţi în funcţie de producător dar adesea acestea au o suprafaţă 
specifică scăzută ceea ce le face puţin reactive în mediul intern. De asemenea 
puritatea hidroxiapatitei comerciale poate avea de suferit deoarece sunt acceptate
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 până la 5% alte faze, ceea ce înseamnă că dacă se doreşte un material cu puritate 
ridicată acesta trebuie sintetizat în cadrul propriului laborator.  

 Dopajul hidroxiapatitei a fost de asemenea studiat în ultimele decenii în 
vederea îmbunătăţirii proprietăţilor dar o mare parte din materialele utilizare au 
cauzat alte dezavantaje ca şi proprietăţi mecanice mai proaste sau efecte citotoxice. 
 Spre deosebire de celelalte elemente de dopaj studiate magneziul a atras 
interesul comunităţii de cercetare în ultimele două decenii din cauza îmbunătăţirii 
proprietăţilor mecanice fără a afecta negativ biocompatibilitatea. Deşi acest material 
de dopaj a fost studiat în lucrări ştiinţifice nu multe dintre acestea folosesc o 

cantitate mai mare de 1wt% de Mg2+ şi scopul acestei teze este tocmai de a studia 
efectul diferitelor concentraţii de dopant (1wt% - 10wt%) asupra proprietăţilor 
materialului final. 
 

 

1.2 Prezentarea capitolelor tezei 
 
 Această teză este împărţită pe cinci capitole după cum urmează:  
 

1. Introducere 
2. Stadiul actual 

3. Materiale şi metode 
4. Rezultate şi discuţii 
5. Concluzii şi perspective 

 
 În partea de introducere s-a făcut o scurtă trecere în revistă a 
problematicii abordate în această teza de doctorat evidenţiind necesitatea realizării 
unui asemenea studiu: lipsa materialelor sintetice utilizate în substituția osoasă care 

dispun de proprietăţi mecanice necesare în aplicaţii unde apar solicitări mecanice.  
 Se prezintă ţesutul osos ca şi un material compozit şi principalele 
biomateriale utilizate pentru a îl înlocui. Se vorbeşte despre cele două categorii 

predominante de bioceramici utilizare în acest domeniu, cele inerte (alumina şi 
oxidul de zirconiu) precum şi cele bioactive (biosticla, fosfaţii de calciu). Dintre 
fosfaţii de calciu cel care prezintă cel mai mare interes în domeniul implantologiei 
osoase este hidroxiapatita datorită biocompatibilităţii sale excelente şi similitudinii 

cu faza minerala a osului. Aceasta stimulează regenerarea osoasă dar are 
dezavantajul rezistenţei mecanice scazute, acesta fiind principalul aspect care se 
doreşte a fi ameliorat. 
 În capitolul de stadiu actual s-a facut un studiu extins asupra problematicii 
abordate, şi acesta este împărţit la rândul lui în: biomateriale, bioceramică şi 
hidroxiapatită. Din cauză că este foarte extins a fost divizat în trei mari subcapitole 

tocmai pentru a evidenţia aspectele cele mai importante din fiecare. 
 În prima parte despre biomateriale se realizează un studiu asupra 
principalelor categorii de materiale utilizate în acest domeniu, s-a realizat o 
clasificare dupa cum urmează: metale, polimeri, materiale ceramice, materiale 
compozite şi materiale naturale. De asemenea se trec în revistă şi principalele 
proprietăţi în cazul fiecărei categorii, câţiva reprezentanşi importanţi şi de asemenea 
exemple de implanturi comerciale realizate din aceste materiale. În partea de 

materiale naturale este prezentat şi ţesutul osos mai pe larg şi se incheie acest 
subcapitol cu o prezentare a biocompatibilităţii care este esenţială în cazul oricăriu 
material existent pe piaţă care interacţionează cu mediul intern al organismului 
uman. 
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 Al doilea subcapitol din stadiul actual abordează bioceramica, material care 
nu a fost prezentat pe larg în subcapitolul anterior. Se prezintă în mod special 

familia ceramicilor fosfocalcice din care face parte şi hidroxiapatita şi se trec în 
revistă principalele aspecte care trebuie avute în vedere în cazul acestor materiale 
care trebuie să reziste în corpul omenesc o perioadă lungă de timp. 
 În cel de-al treilea subcapitol se prezintă mai pe larg hidroxiapatita şi 
principalele caracteristici ale acesteia. Şi acest subcapitol este împărţit la rândul lui 
în mai multe parţi în funcţie de subiectul abordat: proprietăţile hidroxiapatitei, 
modalităţile de sinteză precum şi posibilităţile de îmbunătăţire studiate. Pe lângă 

prezentarea acestui material în acest subcapitol s-a dorit şi prezentarea ideii de 
dopare a acestuia în vederea îmbunătăţirii proprietăţilor mecanice, păstrând intactă 
proprietatea de biocompatibilitate. Un alt procedeu de îmbunătăţire studiat a fost 
realizarea de materiale compozite pe bază de alumină sau oxid de zirconiu, care ar 

putea creşte proprietăţile mecanice datorită ranforsării hidroxiapatitei. 
 Capitolul de materiale şi metode prezintă procedeele utilizate pentru a 
obţine acest material şi modalităţile de testare întrebuinţate. De asemenea se 

prezintă şi echipamentele utilizate şi parametrii din cadrul experimentelor. 
Subcapitolele prezintă următoarele aspecte: sinteza materialului, caracterizarea 
materialului şi testarea mecanică. 
 La partea de sinteză a materialului este prezentată motivaţia alegerii 
acestei metode (asigură posibilitatea varierii parametrilor de reacţie independent 
unul faţă de celălalt şi permite sintetizarea la temperaturi scăzute pentru o mai 

mare siguranţă) şi etapele necesare până la obţinerea produsului final (maturarea în 
bioreactor, filtrarea, uscarea, calcinarea, măcinarea, formarea şi sinterizarea). A fost 
de asemenea sintetizat şi un material compozit pe bază de hidroxiapatită şi alumină 
în vederea îmbunătăţirii proprietăţilor mecanice. 
 Caracterizarea materialului s-a realizat din punct de vedere biologic şi 
fizico-chimic. S-a efectuat un test de citotoxicitate asupra eşantioanelor de pudră 
sintetizate şi calcinate timp de o oră la 900°C şi de asemenea eşantioanele formate 

şi tratate termic au fost imersate în fluid biologic simulat timp de 30 de zile pentru a 

vedea efectul acestuia asupra suprafeţei şi proprietăţilor. Caracterizarea fizico-
chimică s-a realizat prin intermediul difractometriei cu raze x pentru a studia şi 
valida compoziţia obţinută, şi de asemenea prin analiza microstructurilor obţinute cu 
microscopul electronic cu baleaj. 
 Testarea mecanică s-a realizat pe eşantioane sub formă de disc (Φ 
~13mm/h ~2 mm) care au fost în prealabil tratate termic în funcţie de compoziţia 

fiecăruia (1150°C hidroxiapatita şi 1250/1350°C hidroxiapatita dopată cu 
magneziu). În primul rând s-a calculat densitatea eşantioanelor înainte şi după 
tratamentul termic după metoda măsurării masei şi volumului, aceasta fiind 
necesară în evaluarea rezultatelor testelor mecanice realizate. Al doilea test efectuat 
a fost cel de microduritate Vickers pentru a studia evoluţia acesteia cu procentajul 
de magneziu şi temperatura de sinterizare, şi de asemenea după imersarea în fluid 

biologic simulat timp de 30 de zile. Pentru a calcula modului de elasticitate care este 
o caracteristică foarte importantă de material s-au realizat încercări de compresiune 
şi încercări cu vibraţii libere. Din încercările de compresiune au rezultat grafice forţă-
deformaţie din care s-a putut determina evoluţia proprietăţilor şi din cele cu vibraţii 
libere s-a putut de asemenea determina modulul de elasticitate după un algoritm de 

calcul realizat. 
 În capitolul de rezultate sunt prezentate comparaţiile între materialele 

sintetizate şi sunt discutate diferenţele dintre proprietăţile acestora. 
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 În prima parte sunt prezentate rezultatele sintezelor realizate şi validarea 
compoziţiilor prin difractogramele aferente. Din această analiză rezultă că 

materialele sintetizate sunt hidroxiapatită şi hidroxiapatită dopată cu magneziu. 
După confirmarea că s-a obţinut materialul dorit acesta a fost testat biologic pentru 
a verifica biocompatibilitatea pudrei rezultate în contact direct cu celule osteoblaste 
MC3T3-E1. În urma acestui test a rezultat că hidroxiapatita dopată cu 1% Mg 
prezintă o biocompatibilitate mai bună decât hidroxiapatita nedopată, dar după 
creşterea procentajului de magneziu peste 2% apar descreşteri, acestea fiind foarte 
evidente în cazul materialului cu 10% Mg. 

 Proprietăţile mecanice au fost analizate prima dată prin măsurarea 
microdurităţii Vickers care s-a evidenţiat iar în cazul probelor dopate cu 1% şi 2% 
Mg şi sinterizate la 1350°C. Pentru probele cu 5% Mg această valoare a 
microdurităţii a fost foarte scăzută şi datorită problemelor apărute la punerea în 

formă şi densităţii inferioare faţă de celelalte compoziţii. 
 S-a dorit de asemenea determinarea modulului de elasticitate, acesta fiind o 
importantă caracteristică de material, şi acest lucru a fost realizat printr-un test de 

compresiune realizat la 60N (o forţa inferioară forţei de rupere – 130N- pentru a nu 
distruge proba care urma să mai fie analizată) si printr-un test cu vibraţii libere. Din 
curbele tensiune-deformaţie rezultate au fost extrase rezultatele necesare pentru a 
calcula această caracteristică. Rezultatele au arătat că proba dopată cu 2% Mg şi 
sinterizată la 1350°C prezintă cea mai mare valoare, dar şi cea dopată cu 1% Mg 
are proprietăţi superioare hidroxiapatitei nedopate. Din determinarea modului de 

elasticitate prin vibraţii s-a confirmat că eşantionul cu 2% Mg prezintă cea mai mare 
valoare şi cel cu 1% Mg prezintă o valoare superioară HA nedopate. 
 Ca urmare a acestor descoperiri s-a stabilit că hidroxiapatita dopată cu 1% 
magneziu prezintă cele mai bune proprietăţi combinate, pe parte biologică şi 
mecanică şi s-a realizat o aplicaţie de implant pentru coloana vertebrală din aceasta. 
Această aplicaţie s-a realizat atât ca şi implant dens cât şi cu un schelet de 
polimetilmetacrilat pentru a porozitate controlată care ajută la osteointegrare. 

 Concluzii si perspective 

 S-a reuşit obţinerea de hidroxiapatită pură şi dopată cu 1%, 2%, 5% şi 10% 
Mg, precum şi realizarea unui material compozit cu adiţie de alumină. 
 Materialele sintetizate sunt biocompatibile deşi hidroxiapatita dopată cu 10%  
magneziu prezintă proprietăţi mult scăzute şi cea dopată cu 1% magneziu are o 
biocompatibilitate mai bună decât cea nedopată. 
 Densitatea eşantioanelor este invers proporţională cu procentajul de 

magneziu adăugat acest lucru creând probleme şi la punerea în formă care a fost 
dificilă în cazul 5% Mg şi imposibilă pentru 10% Mg. 
 Microduritatea Vickers este cea mai bună în cazul eşantioanelor cu 1% Mg şi 
2% Mg sinterizate la 1350°C. 
 Modulul de elasticitate cel mai mare îl are MgHA 2% sinterizată la 1350°C, 
cel al MgHA 1% fiind şi el superior hidroxiapatitei. 

 Deoarece combinaţia dintre proprietăţile biologice şi cele mecanice este cea 
mai bună în cazul MgHA 1% aceasta a fost utilizată pentru realizarea implantului 
osos dens si macroporos. 
 În viitor se doreşte o analiză mai amănunţită a influenţei temperaturilor 
asupra proprietăţilor mecanice şi de asemenea realizarea de teste de proliferare 

celulară pentru a valida şi eşantioanele solide realizate. 
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2 STADIUL ACTUAL AL CUNOAŞTERII 
 

 

2.1 Biomateriale şi aplicaţiile acestora 
 

 Biomaterialele sunt materiale folosite la realizarea dispozitivelor medicale 
care asistă, repară, înlocuiesc ţesutul viu sau organele care funcţionează sub un 

nivel acceptabil, într-o manieră sigură, fundamentată şi acceptată din punct de 
vedere fiziologic şi economic. 

 Încă din secole anterioare s-au utilizat diferite materiale sintetice sau 
naturale pentru înlocuirea diferitelor părţi ale corpului uman. În poporul etrusc, spre 
exemplu, se obişnuia înlocuirea dinţilor absenţi cu punţi artificiale sculptate din os 
de taur. De asemenea, în secolul al 17-lea s-a implantat cu succes o bucată de os 

canin în craniul unui duce olandez. 
 În practica medicală, utilizarea sigură a materialelor pentru înlocuirea unei 
părţi a corpului nu s-a realizat până la dezvoltarea procedeelor aseptice chirurgicale, 
la finele secolului XIX. S-a încercat, decenii întregi, înlocuirea ţesuturilor dure prin 
diferite metode: folosirea materialelor autogene, pentru inceput, dar pentru 
folosirea grefelor este necesară o procedura chirurgicală adiţională. Pentru a rezolva 
acest impediment s-au folosit mai târziu materiale alogene. Dar nici acestea nu sunt 

potrivite pentru aplicaţii cu încărcări de forţe. Astfel s-a apelat la utilizarea 
materialelor sintetice precum metale şi materiale ceramice. Până în anul 1960 
materialele folosite aveau o origine industrială. După acest an s-a început realizarea 
materialelor cu scop specific, pentru utilizarea în domeniul medical. 
 În ultimele decenii a existat un interes major pentru acest domeniu al 
biomaterialelor care se manifestă şi în diversitatea definiţiilor care se găsesc în 

funcţie de aplicaţie şi de autor. Mai jos avem câteva dintre definiţiile cele mai des 

întâlnite. 
 Conform definiţiei, un biomaterial este orice substanţă (în afara 
medicamentelor) sau combinaţie de substanţe, de origine sintetică sau naturală, 
care poate fi folosită pentru o perioadă oarecare, în cadrul unui sistem care 
tratează, îmbunătăţeşte sau înlocuieşte un ţesut, un organ sau o funcţie a corpului 
[1]. 

 O altă definiţie care descrie succint conceptul de biomaterial este 
următoarea: un biomaterial este un material nonviabil folosit într-un dispozitiv 
medical relizat pentru interacţiunea cu sistemele biologice [2]. 
 Deşi scopul principal al biomaterialelor este de a fi folosite pentru aplicaţii 
medicale, acestea sunt utilizate şi pentru a creşte culturi de celule, în laboratoare 
clinice pentru testarea proteinelor din sânge, pentru echipamente de procesare a 
biomoleculelor în aplicaţii biotehnologice, pentru vectori de diagnostic genetic, în 

acvacultura scoicilor sau pentru ”biochipuri”, celulă-silicon de investigaţie. În 
aplicaţii medicale, biomaterialele sunt rareori izolate, ele fiind de cele mai multe ori 
integrate în dispozitive sau implanturi. 

 Indiferent de scopul aplicaţiei, biomaterialele trebuie să îndeplinească două 
condiţii fundamentale: biofuncţionalitate şi biocompatibilitate ridicate. 
Biofuncţionalitatea se referă la abilitatea implantelor de a funcţiona optim în 
aplicația pentru care au fost realizate. Pentru o bună funcţionalitate trebuie luate în 
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considerare proprietăţi mecanice precum: rezistenţa la rupere, tenacitatea la rupere, 
alungirea la rupere, limita de oboseală, modulul lui Young; proprietăţi fizice precum 

densitatea în cazul implanturilor ortopedice sau expansiunea termică pentru 
cimenturi osoase şi proprietăţi de chimie a suprafeţelor precum rezistenţa la 
degradare, oxidarea, coroziunea sau abilitatea de sudare cu ţesutul osos [3]. 
 Biocompatibilitatea este definită ca fiind abilitatea unui material de a 
interacţiona cu organismul gazdă într-un mod corespunzător aplicaţiei pentru care 
este utilizat [2].  
 

 

2.1.1  Clasificarea biomaterialelor 
 

 Având în vedere proprietăţile menționate anterior s-au identificat diferite 
materiale sintetice obţinându-se astfel următoarele clase principale de biomateriale: 
 

I. Metale: oţeluri inoxidabile, titan, aliaje de titan, aliaje cobalt-crom, 
etc.; 

II. Ceramice: oxid de aluminiu (alumină), dioxid de siliciu, fosfaţi de 
calciu, Bioglass®, etc.; 

III. Polimeri: polietilenă UHMDPE, silicon, unele materiale naturale, etc.; 
IV. Materiale compozite: polimeri consolidaţi cu ceramice, ceramice 

consolidate cu metale, diferite ceramice combinate, etc. 
 

 Fiecare grupă de biomateriale poate fi clasificată în funcţie de aceste patru 
categorii. Materialele naturale, precum valve de inimă de la animale, sunt formate 
din proteine şi au o structură repetitivă asemănătoare polimerilor. Astfel, ele se 
consideră din categoria polimerilor.  
 Clasificarea biomaterialelor poate fi făcută şi ţinând cont de interacţiunea cu 

organismul gazdă: 
 

a. Materiale bioinerte: nu provoacă nici o reacţie din partea organismului 
(ex. Oţel inoxidabil); 

b. Materiale bioactive: interacţionează cu ţesuturile înconjurătoare şi 
formează legături (ex. Hidroxiapatita); 

c. Materiale biodegradabile: se degradează sub acţiunea unui agent 

biologic cum ar fi enzimele (ex. Acid polilactic); 
d. Materiale bioresorbabile/bioabsobabile: resturile de material sunt 

îndepărtate de activitatea celulară, prin fagocitoză (ex. Acid poliglicolic); 
e. Materiale bioerodabile: se erodează prin procese fizice şi chimice (ex. 

Poliortoester). 
 

 Alegerea materialului potrivit se face în concordanță cu funcţiunea care se 
doreşte să fie înlocuită. Din păcate, nu există un biomaterial care să îndeplinească 
toate cerinţele care se impun. De exemplu, în cazul aplicaţiilor supuse încărcărilor de 
forţe (implanturi dentare sau de şold), cerinţele mecanice pot fi satisfăcute doar de 
metale. În acest caz, aliajele de titan sunt cele mai promiţătoare datorită rezistenţei 
specifice ridicate şi a modulului elastic scăzut [4]. Titanul are o tendinţă puternică 

de pasivare şi formează rapid un strat subţire de oxid de titan în prezenţa 

oxigenului. Acest strat de oxid este puternic aderent şi stabil şi nu se distruge în 
condiţii fiziologice normale. De asemenea, datorită acestui strat, nu există un 
contact direct între titan şi ţesuturile înconjurătoare şi se împiedică astfel fenomenul 
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de coroziune a titanului [5]. Totuşi, în pofida acestor proprietăţi pozitive, titanul are 
o aderenţă scăzută la oase în comparaţie cu alte materiale precum fosfaţii de calciu 

a căror proprietăţi mecanice sunt, din păcate, nesatisfăcătoare pentru aplicaţii de 
acest tip. 
 Cercetările recente, din domeniul biomaterialelor, se concentrează pe 
realizarea materialelor biomimetice/bionice (materiale cu proprietăţi similare celor 
existente în organismele vii) şi a materialelor biofuncţionale (materiale complexe 
care emulează structuri funcţionale ale organismului, cum ar fi fibra musculară). 
 

 
2.1.1.1 Biomateriale metalice 
 

 Mulţumită excelentelor proprietăţi mecanice şi rezistenţei la coroziune, unele 

metale sunt folosite drept substituenţi pasivi pentru înlocuirea ţesuturilor tari 
(implanturile totale de şold şi genunchi), ca şi implanturi la fracturi (plăci şi tije), la 
dispozitive pentru fixarea coloanei, respectiv în implantologia dentară. Alte aliaje 

metalice au roluri mai active în implantologie, cum ar fi stenturile vasculare, fire de 
ghidaj pentru cateter, fire ortodontice şi implanturi cohleare. 
 Biocompatibilitatea implanturilor metalice creează însă griji considerabile 
datorită faptului că acestea se pot coroda într-un mediu in vivo [6]. Slăbirea 
implantului prin dezintegrarea materialului propriu-zis al acestuia, respectiv efectele 
nocive ale compuşilor chimici rezultanţi asupra ţesuturilor şi organelor învecinate se 

numără printre consecinţele coroziunii. 
 Metalele în stare pură sunt mai rar utilizate, aliajele acestora fiind mai des 
folosite datorită faptului că îmbunătăţesc unele dintre proprietăţi, cum ar fi 
rezistenţa la coroziune şi duritatea. 

Trei grupe de materiale domină grupa biomaterialelor metalice: oţelurile 
inoxidabile 316 L, aliajele de cobalt şi titanul pur sau aliajele de titan. 

 

a) Oţeluri inoxidabile 

 
 Primul tip de oţel inoxidabil folosit în implanturi a fost oţelul de vanadiu (18-
8Va), dar rezistenţa la coroziune a acestuia nu a fost corespunzătoare. Pentru a-i 
mări rezistenţa la coroziune, în compoziţia acestuia s-a adăugat molibden (18-8Mo), 
care mai târziu a devenit oţelul inoxidabil 316. În anii 1950, componenţa de carbon 
a oţelului inoxidabil 316 a fost redusă de la 0,08% la 0,03% din greutatea totală, cu 

scopul de creştere a rezistenţei la coroziune. Astăzi, acest oţel poartă numele de 
oţel inoxidabil 316L şi conţine o cantitate de 0,03% carbon, 2% magneziu, 17-
20% crom, 12-14% nichel, 2-4% molibden şi alte elemente în cantităţi mai mici 
cum ar fi fosforul, sulful şi siliciul.  
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Figura 2.1 Şurub implantabil din oţel inoxidabil – producător Horst Engineering 

 Stratul pasiv (rezistent la coroziune) al acestor oţeluri nu este la fel de 

robust ca în cazul aliajelor de titan. Din această cauză, oţelurile inoxidabile sunt 
folosite doar la realizarea implanturilor medicale temporare cum ar fi şuruburile de 
fixare şi tijele ortopedice pentru fixarea fracturilor. Aceste oţeluri pot fi ecruisate 
prin prelucrare la rece. Procesul de ecruisare este bazat pe efectul inducerii unor 
tensiuni de compresiune în suprafaţa piesei metalice printr-o sablare controlată. Prin 
acest tratament se măreşte rezistenţa la oboseală şi, de asemenea, durata de viaţă 

a piesei.  

Tabel 2.1 Proprietăţile mecanice ale oţelului inoxidabil 316L [8] 

Stare 

material 

Rezistenţa 
de rupere la  

tracţiune, 
[Mpa] 

Rezistenţa 
minimă la 

rupere 

(0,2%Rp0,2), 
[Mpa] 

Alungirea minimă 
la rupere  

[%] 

Duritate 
Rockwell 

[HRB] 

Tratat 
termic 

485 172 40 95  

Deformat 

la rece 
860 690 12 - 

 
 Structura cristalină poate fi de asemenea o caracteristică importantă în cazul 

dispozitivelor ortopedice specifice, cum ar fi şuruburile pentru fixarea oaselor 
fabricate din oţelul 316L. În acest context structura cristalină se referă la o anumită 
orientare preferată a grăunţilor deformaţi. În secţiuni metalografice longitudinale ale 
şuruburilor din oţel inoxidabil se pot observa grăunţi alungiţi. Orientarea grăunţilor 
rezultă în urma proceselor de prelucrare la rece la care sunt supuse semifabricatele 
(bare trase) din care de regulă sunt farbricate şuruburile. 
 

b) Aliaje pe bază de Co-Cr 

 
 Există 2 tipuri de aliaje Co-Cr: (1) aliajul CoCrMo obţinut prin turnare şi (2) 
aliajul CoNiCrMo care este obţinut în mod normal prin prelucrare la cald. Aliajul 
turnat CoCrMo a fost folosit de-a lungul multor decenii în stomatologie şi în 
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executarea articulaţiilor artificiale. Aliajul CoNiCrMo prelucrat la cald este utilizat 
pentru realizarea stâlpului de susţinere a protezelor supuse la solicitări mecanice 

mari ca şi cele de genunchi şi şold. 
 

 
 Cele două elemente de bază ale acestor aliaje formează o soluţie solidă de 
până la 65% Co. Molibdenul este adăugat micșorarea granulaţiei care măreşte 
rezistenţa mecanică după turnare şi prelucrare. Cromul măreşte rezistenţa la 
coroziune şi rezistenţa finală a soluţiei solide. 
 Aliajul CoNiCrMo conţine aproximativ 35% Co şi 35% Ni. Aliajul este extrem 

de rezistent la coroziune în contact cu apa marină (care conţine ioni de clor) când 
este supus la solicitări. Prelucrarea la rece poate mări rezistenţa mecanică 
considerabil. Totuşi există dificultăţi în prelucrarea la rece a acestui aliaj, în special 
când se realizează dispozitive de dimensiuni mari ca şi tija implantului de şold. Doar 
prelucrarea la cald se poate utiliza pentru fabricarea pieselor de dimensiuni mari din 
acest aliaj. 
 Rezistenţa ridicată la rupere şi la oboseală a aliajului CoNiCrMo îl fac potrivit 

pentru aplicaţii care necesită o perioadă lungă de viaţă fără a se fractura sau a se 
degrada la oboseală, precum este nevoie în cazul implanturilor de şold. Acest 
avantaj este important atunci când luăm în considerare cât este de dificilă înlocuirea 
implantului de şold deoarece acesta este înglobat în canalul medular. Astfel se 

explică de ce după revizie implantarea şoldului nu oferă aceleaşi satisfacţii ca la 
intervenţia iniţială, în special datorită unei fixări mai slabe. 
 În tabelul de mai jos sunt prezentate proprietăţile mecanice ale aliajelor 

CoCr. Pe lângă aceste proprietăţi aliajele CoCr prezintă o foarte bună rezistenţă la 

Figura 2.2 Implant placă tibială din CoCr - Natural Knee, producător Zimmer 
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coroziune. Dacă se impune o creştere a rezistenţei la întindere va rezulta o scădere 
a ductilităţii aliajului. 

Tabel 2.2 Proprietăţile mecanice necesare pentru aliajele de CoCr [9] 

Proprietăţi CoCrMo CoCrWNi 
CoNiCrMo 

Călit Lucrat la rece 

Rezistenţa la 
rupere [Mpa] 

655 860 763-1000 1793 min. 

Limita de 
curgere [Mpa] 

450 310 240-655 1585 

Elongaţie [%] 8 10 50 8 

Gâtuirea [%] 8 - 65 35 

Rezistenţa la 
oboseală [Mpa] 

310 - - - 

 
 Resturile  metalice eliberate din proteze datorită uzurii, coroziunii pot afecta 
organe şi ţesuturi locale. Studiile au arătat că în special cobaltul este toxic pentru 
celulele osteoblaste şi inhibă sinteza de colagen tip I, osteocalcin şi fosfataza 

alcalină [10]. 
 Modulul de elasticitate a aliajelor CoCr prezintă valori între 220 şi 234 Gpa, 
valori mai mari decât a altor biomateriale precum oţelul inoxidabil. Acest fapt poate 
avea influenţă asupra modurilor diferite de transfer a încărcării către os în 
articulaţiile artificiale, deşi studiile nu au clarificat legătura între un modul crescut şi 
longevitatea fixării implanturilor. S-a observat o uzură scăzută a articulaţiilor 

artificiale metal-metal în cazul acestor aliaje datorită proprietăţilor de duritate şi 
rezilienţă ridicate [11]. 
 

c) Aliaje pe bază de Titan 
 

Rezistenţa ridicată, greutatea scăzută şi rezistenţa deosebită la coroziune determină 
utilizarea cu succes a titanului şi aliajelor sale într-o diversitate de aplicaţii de o 

fiabilitate ridicată atât în mediul medical cât şi în alte ramuri industriale precum 
automotive, industria chimică, extracţii petroliere, sport. Astfel, în prezent titanul 
pur şi aliajele sale sunt cele mai des utilizate biomateriale în fabricarea 
implanturilor. 
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 Suprafaţa implanturilor de titan constă dintr-un strat subţire de oxid a cărui 
microarhitectură şi compoziţie chimică este de o importanţă ridicată din mai multe 
motive. Natura fizică a suprafeţei determină aderenţa implantului la ţesutul 
înconjurător, iar compoziţia chimică a acestui strat permite diferite tipuri de 
ataşament a biomoleculelor prin reacţii chimice. Datorită acestei proprietăţi de 
pasivare a titanului, implanturile din acest metal sunt foarte bine tolerate de 
organism deoarece stratul de oxid are rol de barieră între ţesut şi particulele de titan 

de sub strat. Interacţiunea între ţesut şi suprafaţă este dinamică, în special imediat 
după implantare până atinge un cvasiechilibru [12], [13]. 

Tabel 2.3 Proprietăţile mecanice ale titanului şi ale aliajelor sale [14] 

Proprietate 

Ti pur 

Gradul 
1 

Ti pur 

Gradul 
2 

Ti pur 

Gradul 
3 

Ti pur 

Gradul 
4 

Ti6Al4V Ti13Nb13Zr 

Rezistenţa la 

rupere [Mpa] 
240 345 450 550 860 1030 

Limita de 
curgere 

[Mpa] 

170 275 380 485 795 900 

Elongaţia [%] 24 20 18 15 10 15 

Gâtuirea [%] 30 30 30 25 25 45 

 
 Proprietăţiile mecanice ale titanului sunt puternic influenţate de conţinutul 
de 20xygen din material. Spre exemplu un conţinut de 0,27% 20xygen determină o 
rezistenţă de rupere la oboseală de 216 Mpa, pe când pentru acelaşi număr de 
cicluri la un procentaj de 20xygen de 0,40% rezistenţa de rupere la oboseală devine 
aproximativ 88 Mpa [15]. Totuşi, prezenţa oxigenului în compoziţia titanului are 

dezavantajul că scade prelucrabilitatea titanului.  
 Prezenţa altor elemente precum oxigenul, carbonul, azotul poate îmbunătăţii 
proprietăţiile mecanice ale titanului. Azotul are efect de durificare a titanului 
asemenea oxigenului cu rezultate aproape duble. 

Figura 2.3 Şuruburi dentare din titan - 
producător Dentatus 
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 Ti-6A1-4V este un aliaj al titanului ale cărui proprietăţi depind de 
proporţiile fazelor alfa şi beta, rezultate în urma tratamentelor la care a fost supus 

materialul. Pentru a stabiliza faza alfa se foloseşte aluminiul, iar pentru a stabiliza 
faza beta se introduce vanadiul.  
 Atunci când aliajul este încălzit până în domeniul fazei beta (peste 1000°C), 
iar apoi este răcit lent la temperatura ambiantă faza alfa precipită în graunţii de fază 
beta. Dacă răcirea se face rapid se obţine o împletire a celor două faze. Uzual aliajul 
se încălzeşte şi se prelucrează la temperaturi apropiate de temperatura de formare 
a fazei beta, iar apoi se recoace pentru a obţine o structură fină a grăunţilor. 

Folosind acest procedeu, materialul rezultat, are o rezistenţă de rupere la oboseală 
ridicată. 
 TiNi, un aliaj cu memoria formei, este unul din cele mai speciale aliaje 
adoptate în industria implanturilor. În ciuda reticenţelor cauzate de procentul ridicat 

de nichel, aliajul se comportă din punct de vedere al biocompatibilităţii similar cu 
titanul pur. 

d) Alte metale 

 
 În anumite aplicaţii se folosesc şi alte metale, precum tantalul a cărui 
structură este foarte asemănătoare cu cea a osului. Aplicaţiile tantalulului sunt totuşi 
limitate datorită proprietăţilor mecanice scăzute şi a densităţii ridicate. 
 Metalele din grupul platinei precum Pt, Pd, Rh, Ir, Ru şi Os sunt extrem de 
rezistente la coroziune dar au proprietăţi mecanice scăzute [16]. Sunt în principal 

folosite pentru electrozi datorită conductivităţii electrice bune.   
 De asemenea, diferite metale se folosesc pentru acoperirea implanturilor 
prin procedee precum pulverizarea cu jet de plasmă, implantarea de ioni, depunere 
chimică şi fizică şi depunere în pat fluidizat [17]. 
 
 

2.1.1.2 Biomateriale polimerice 

 

 Polimerii sunt potriviţi pentru aplicaţii biomedicale datorită proprietăţilor lor 
diverse, respectiv pentru că sunt similari materialelor naturale, cum ar fi matricele 
extracelulare bazate pe proteine. De exemplu, doar printr-o mică variaţie la 
legăturile chimice sau la structură, polimerii pot fi flexibili sau rigizi, respectiv pot 
avea rezistenţă mare sau mică. În funcţie de modificările suprafeţei, resping 
legăturile cu proteine sau, din contră, sunt predispuse la acestea. Polimerii pot fi 

biodegradabili sau permanenţi, putându-se forma în structuri complexe folosind 
numeroase tehnologii de fabricaţie. 
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 Printre dezavantajele polimerilor se numără rezistenţa lor inferioară 
metalelor sau ceramicelor, respectiv tind să se deformeze în timp. Anumite tipuri de 
polimeri se pot deteriora în cursul procesului de sterilizare şi se pot descompune în 
corp în mod catastrofal, sau prin eliberarea unor compuşi toxici [18]. Prin urmare, 
examinarea înainte şi după implantare a devenit procedura standard în cazul 
dezvoltării oricărui nou dispozitiv medical fabricat din polimeri. 

Tabel 2.4 Aplicaţii ale polimerilor [19], [20] 

Aplicaţii Polimeri 

Implanturi cardiovasculare 
Polietilena, polivinil, policlorhidră, poliester, cauciuc siliconal, 

politetrafluoritilenă 

Implanturi ortopedice Polietilenă, polimetil, polimetacrilat, 

Farmaceutică (ambalaje 
medicamente) 

Polilactite, policoglicoide 

Ţesuturi artificiale Acid polilactic, acid poliglicoloc, polilactidă, policoglicoide 

 

 Marile macromolecule din compoziţia polimerilor disponibili în comerţ sunt 
sintetizate prin combinarea mai multor (poli) molecule (meri) mai mici printr-un 
proces denumit polimerizare. Polimerizarea poate fi de două feluri: polimerizare prin 
adiţie (sau reacţie în lanţ), atunci când monomerii sunt ataşaţi unul câte unul, 
respectiv polimerizare prin condensare (reacţie în trepte), atunci când mai multe 
lanţuri de monomeri sunt combinate şi se generează un produs secundar, cum ar fi 
apa. În scopul îmbunătăţirii proprietăţilor mecanice, chimice şi fizice, în sintetizarea 

polimerilor se folosesc aditivi cum ar fi agenţi de umplere, plastifianţi, stablilizatori şi 
coloranţi [21]. În momentul de faţă este cunoscut faptul că unii aditivi folosiţi în 
fabricarea recipienţilor din plastic pentru apă provoacă dereglări hormonale sau sunt 
cancerigeni, acesta fiind un exemplu clar pentru care aditivii polimerilor folosiţi în 

aplicaţii biomedicale trebuie să fie atent verificaţi înainte de implantarea într-un 
pacient. 

 Proprietăţile mecanice ale materialelor polimerice depind de mai mulţi 
factori, şi anume compoziţia şi structura lanţurilor macromoleculare precum şi masa 

Figura 2.4 Cupă acetabulară din UHMDPE - 
producător Ortho Development 

BUPT



                2.1 - Biomateriale si aplicațiile acestora     23 

atomică a acestora. Tabelul de mai jos redă câteva din cele mai importante 
proprietăţi ale unor biomateriale polimerice. 

Tabel 2.5 Proprietăţile polimerilor biomedicali [20] 
 

Polimer 
Absorbţia 

de apă 
[%] 

Modulul de 
elasticitate 

[Gpa] 

Rezistenţa la 
rupere 
[Mpa] 

Elongaţia la 
rupere 

[%] 

Tg 

[K] 
Tm 

[K] 

Polietilenă 0.001–0.02 0.8–2.2 30–40 130–500 
160–
170 

398–
408 

Polipropilenă 0.01–0.035 1.6–2.5 21–40 100–300 
243–
270 

433–
453 

Polidimetil-
siloxan 

0.08–0.1 - 3–10 50–800 148 233 

Poliuretan 0.1–0.9 1.5–2 28–40 600–720 
200–
250 

453–
523 

Politetrafluoro-
etilen 

0.01–0.05 1–2 15–40 250–550 
293–
295 

595–
600 

Polivinil-clorură 0.04–0.75 3–4 10–75 10–400 
250–
363 

423 

Poliamidă 0.25–3.5 2.4–3.3 44–90 40–250 
293–
365 

493–
540 

Polimetil-
metacrilat 

0.1–0.4 3–4.8 38–80 2.5–6 
379–
388 

443 

Policarbonat 0.15–0.7 2.8–4.6 56–75 8–130 418 
498–
523 

Polietilen-
tereftalat 

0.06–0.3 3–4.9 42–80 50–500 
340–
400 

518–
528 

 Proprietăţile de tracţiune ale polimerilor pot fi caracterizate de 
comportamentul lor la deformare. Polimerii amorfi, cu structură de cauciuc sunt moi 

şi extinderea lor este reversibilă. Libertatea de mişcare a lanţului polimeric este 
limitată local, pe când structura reţelei rezultate din împletirea lanţurilor previne 

mişcarea sau curgerea la scară macro. Astfel, polimerii cu structură de cauciuc au 
de obicei ridigitate scăzută şi o extensibilitate de câteva sute de procente. 
Materialele de cauciuc prezintă o creştere a tensiunii înainte de rupere datorită 
cristalizării şi a reorientării moleculare în direcţia tensiunii. Polimerii sticloşi şi 
semicristalini au rigiditate mai mare şi o extensibilitate mai scăzută. 

 Proprietăţile mecanice maxime la deformaţie ale polimerilor sunt importante 
în selecţia unui material specific pentru aplicaţii biomedicale. Comportarea la 
oboseală este de asemenea importantă pentru evaluarea aplicaţiilor. De exemplu, 
polimerii folosiţi în inima artificială trebuie să reziste la multe cicluri de mişcări 
pulsatile. 
 Materialele polimerice pot fi clasificate drept termoplastice respectiv 
termorigide. Un polimer termoplastic are structură liniară sau ramificată. În stare 

solidă se aseamănă unei farfurii cu spaghetti, lanţurile putând aluneca unele peste 
altele. Odată încălzite, lanţurile alunecă mai uşor, polimerul curgând sau topindu-se. 
Prin urmare, polimerii termoplastici pot fi încălziţi, topiţi, turnaţi şi reciclaţi. 
Proprietăţi diferite pot fi obţinute prin adăugarea anumitor liganzi. PVC este mai 
rigid decât PE datorită faptului că atomii de clor sunt mai mari şi împiedică 

alunecarea moleculelor peste celelalte. Polimetilmetacrilat (PMMA) este mult mai 

rigid şi casant decât UHMWPE, din cauza faptului că doi dintre atomii de hidrogen 
sunt înlocuiţi, unul cu un grup metilic (CH3), iar celălalt cu un grup acrilic (COOCH3). 
Creşterea rezistenţei şi a modulului de elasticitate se poate explica prin faptul că 
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aceste grupuri de dimensiuni mari fac alunecarea mult mai anevoioasă. De 
asemenea, orientarea tipic cristalină a moleculelor este şi ea împliedicată, astfel 

PMMA (plexiglas-ul) are structură amorfă, prin urmare este transparent. 
 Polimerii termoplastici se pot degrada în corpul uman printr-o reacţie de 
hidroliză, în cursul căreia apa provoacă descompunerea lanţului de polimer. Poly 
(D,L-lactide-coglicolide) sau PLGA este un poliester termoplastic care se regăseşte în 
majoritatea instrumentelor biomedicale, cum ar fi suturile chirurgicale respectiv 
şuruburile şi plăcile ortopedice de fixare. Suturile din vicril sunt realizate dintr-un 
copolimer al PLGA, acesta fiind compus în proporţie de 90:10 din acid glicolic 

respectiv lactic. Acidul poliglicolic se absoarbe mai repede decât acidul polilactic, iar 
prin variaţia raportului acizilor amintiţi în copolimer, expertul în biomateriale poate 
ajusta compoziţia astfel încât să se ajungă la rata dorită de descompunere. În 
timpul descompunerii PLGA se eliberează compuşi prezenţi în mod normal în corpul 

uman, dar care provoacă o scădere locală a pH-ului, ceea ce poate împiedica 
formarea de ţesuturi noi. 
 Spre deosebire de cele prezentate anterior, un polimer termorigid este 

compus din lanţuri reticulate. Aceştia se descompun mai degrabă decât să se 
topească cu creşterea temperaturii. Termenul rigid presupune existenţa unei reacţii 
chimice, de multe ori implicând schimb de căldură, care duce la rigidizarea 
materialului într-o structură reticulată tridimensională. Un exemplu uzual pentru 
asemenea materiale este „răşina epoxy 5-minute”. Când două părţi sunt 
amestecate, catalizatorul provoacă rigidizarea răşinii într-o structură reticulată. 

Odată rigidizat, nu mai poate fi încălzit pentru reutilizare [22]. Gradul de reticulare 
influenţează direct proprietăţile mecanice. Folosind răşini cu grad scăzut de 
reticulare se fabrică mănuşile de cauciuc, respectiv cu un grad şi mai ridicat şi 
adăugând mai mult sulf se obţin anvelope pentru autovehicule.  Cu un grad şi mai 
mare de reticulare se pot obţine structuri rigide de exemplu pentru fabricarea 
carcaselor bateriilor auto. 
 Datorită multitudinii aplicaţiilor în domeniul biomedical, hidrogelii, structuri 

polimerice reticulate destinse pe bază de apă, au fost studiaţi extensiv în ultima 

perioadă. Hidrogelii sunt obţinuţi prin reticularizarea lanţurilor polimerice aflate într-
o soluţie apoasă, cu ajutorul radiaţiilor sau prin metode chimice, în scopul realizării 
unei reţele polimerice completate cu molecule de apă. Cel mai des utilizat hidrogel 
este polihidroxietilmetacrilat (PHEMA) reticulată. PHEMA are conţinut de apă similar 
cu cel al ţesuturilor vii, rezistă la degradare, nu se absoarbe în corp, rezistă la 
sterilizarea termică fără degradări şi se poate realiza într-o varietate largă de forme 

şi dimensiuni. Aplicaţii ale hidrogelilor sunt lentilele de contact, capsule pentru 
transportul medicamentelor, materiale adezive pentru vindecarea rănilor, materiale 
pentru reconstrucţia organelor genitale, membrane de rinichi artificial şi materiale 
pentru înlocuirea corzilor vocale. Gradul de reticulare este un parametru critic în 
cazul hidrogelilor, determinând raportul de destindere şi rezistenţa mecanică [23]. 
 O multitudine de tehnologii sunt aplicate pentru obţinerea instrumentelor 

biomedicale bazate pe polimeri. Tehnologia folosită depinde de o serie de factori, 
cum ar fi caracterul termoplastic sau termorigid al materialului, iar în cazul 
termoplastic, de temperatura de curgere. Polimerii termorigizi trebuie pregătiţi în 
formă lichidă liniară şi turnaţi într-o matriţă. După acest pas nu mai pot fi supuse la 
niciun procedeu de formare. În schimb, polimerii termoplastici pot fi prelucraţi 

repetat (prin comprimare, injectare, extrudare, etc), turnaţi şi formaţi în fibre sau 
pelicule prin extrudare urmată de ambutisare sau laminare cu scopul îmbunătăţirii 

proprietăţilor mecanice, cum ar fi rezistenţa la rupere [21]. 
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 Abilitatea de a forma structuri complexe şi posibilitatea de a controla 
proprietăţile materialului la diferite scări, respectiv faptul ca sunt degradabili, fac din 

polimeri alegerea numărul unu în ceea ce priveşte materialele pentru ingineria 
ţesuturilor. 
 Proprietăţile mecanice, chimice şi fizice ale materialelor polimerice sunt de o 
relevanţă ridicată pentru performanţa diferitelor aparate utilizate în clinicile 
medicale. Polimerii reprezintă o familie diversă şi mare de materiale care prezintă 
caracteristici ce le permit utilizarea în aplicaţii atât pentru ţesuturi moi cât şi ţesuturi 
tari. Mulţi cercetători au modificat cu succes proprietăţile chimice şi biologice ale 

polimerilor, prin imobilizarea anticoagulanţilor precum heparina sau proteinelor 
precum albumina, pentru a lărgi spectrul lor de aplicaţii [23], [24]. 
 
 

2.1.1.3 Biomateriale ceramice 
 

 Bioceramicele şi biosticla sunt materiale ceramice biocompatibile [25]. 

Bioceramicele sunt folosite pentru o varietate mare de aplicaţii, de la oxizi ceramici 
inerţi implantaţi în organism, până la materiale resorbabile. Totuşi aplicaţia lor 
principală este pentru implanturi dentare şi ortopedice [26]. 
 
 

 
 Spre deosebire de metale şi polimeri, ceramicele sunt greu de deformat 
plastic datorită naturii ionice şi covalente a legăturilor şi a numărului mic de sisteme 
de alunecare. Aceste caracteristici fac ca ceramicele sa fie nonductile şi sunt 
responsabile pentru deformarea prin alunecare aproape inexistentă la temperatura 
ambiantă [27]. 
 Conductivitatea electrică şi termică a acestor materiale se explică prin 

legăturile interatomice de tip ionic. De asemenea slaba mobilitate a dislocaţiilor 
explică proprietatea de plasticitate redusă. Această lipsă a plasticităţii conferă 
ceramicelor proprietatea de fragilitate care determină materialele ceramice să îşi 
păstreze forma şi dimensiunile până la rupere. 
 Ceramicele sunt foarte sensibile în privinţa microfisurilor deoarece în loc să 
se deformeze plastic fisurile se propagă formând fracturi. Astfel, la punctul de 

iniţiere a crăpăturii se formează un concentrator de tensiune care slăbeşte 

materialul considerabil. De aceea este greu să se estimeze rezistenţa la rupere a 
materialului ceramic. Tot din acest considerent bioceramicele au rezistenţă de 
rupere la tracţiune scăzută comparativ cu rezistenţa de rupere la compresiune. Dacă 

Figura 2.5 Implant de şold ceramică-
ceramică - producător Finsbury 

Orthopaedics 
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totuşi, o ceramică este fără defecte este un material foarte puternic chiar şi supus 
unor încărcări mari. Fibrele de sticlă fără defecte au rezistenţa la rupere mai mare 

decât oţelul de rezistenţă ridicată [27]. 
 Ceramicele sunt de obicei dure. Măsurarea durităţii acestora se face tot prin 
calibrare cu materiale ceramice. Diamantul este cel mai dur material ceramic, iar 
talcul este cel mai puţin dur. Materialele ca alumina şi cuarţul au valori ale durităţi în 
acest interval. 
 Alte caracteristici ale materialelor ceramice sunt temperatura ridicată de 
topire şi conductivitate scăzută la temperatură şi electricitate. Aceste caracteristici 

se datorează legăturilor chimice din ceramice. 

Tabel 2.6 Proprietăţile mecanice ale unor bioceramice de referinţă [19] 

Materiale Alumina Biosticla 
Fosfat de 

calciu 

Carbon 

pirolitic 

Modulul Young[Gpa] 380 22 40-117 18-28 

Rezistenţa la compresiune  
[Mpa] 

4500 500 510-896 517 

Rezistenţa de rupere la 
tracţiune [Mpa] 

350 56-83 69-193 280-560 

 
 Pentru a fi considerate bioceramice, materialele ceramice trebuie să fie 
nontoxice, noncarcinogenice, nonalergenice, noninflamatoare, biocompatibile, 

biofuncţionale pe toată perioada de viaţă a dispozitivului pentru care au fost 
utilizate. 
 Categoriile de bioceramice sunt: ceramice bioinerte sau neabsorbabile, 
ceramice absorbabile, ceramice bioactive. 
 Bioceramicele bioinerte prezintă o bună comportare la coroziune, valori 
ridicate ale densităţii, modulului lui Young, a durităţii. Din cadrul acestor ceramice 

fac parte alumina (Al2O3) şi oxidul de zirconiu (ZrO2). Ele sunt de obicei folosite în 

cazul implanturilor ortopedice, implanturilor dentare şi în chirurgia maxilo-facială. 
  Bioceramicele absorbabile au ca principal component fosfaţii de calciu sub 
diferite modificări structurale. Datorită solubilităţii acestora, care asigură degradarea 
ionică, ele sunt utilizate în aplicaţii care stimulează creşterea oaselor pe material. 
Problema cea mai frecventă în privinţa acestor ceramice este corelarea ratei de 
dizolvare a materialului cu viteza de creştere a ţesutului osos din jurul implantului. 
 Bioceramicele bioactive  sunt formate din fosfaţi şi sticle ceramice. Se 

folosesc de obicei pentru acoperirea implanturilor, tijelor şi şuruburilor de fixare, 
pentru a permite ţesutului uman să adere la suprafaţa implantului. Din această 
categorie fac parte hidroxiapatita şi bioglass-ul. Ele formează legături care permit 
transferul solicitărilor de întindere şi forfecare de-a lungul interfeţei ţesut-implant, 
proprietate ce vine în avantajul ancorării implantului la ţesutul înconjurător. 
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 A patra grupă este reprezentată de ceramice pe bază de carbon cu diferite 
structuri, în funcţie de tehnologia de procesare. Principalul avantaj al acestei grupe 
de materiale este că sunt total inerte faţă de ţesutul viu. Din această grupă fac parte 
carbonul, carburile şi nitrurile de carbon. 
 Bioceramicele nu sunt supuse coroziunii dar se pot degrada în mediul 
fiziologic în funcţie de tipul materialului, după cum se arată în clasificarea de mai 

sus. Chiar şi alumina, care este considerată în general un material bioinert, îşi 
schimbă proprietatea de rezistenţă mecanică când este inserată într-un mediu salin. 
Ceramicele bioactive cât şi materialele sticloase sunt degradabile în organismul 
uman ele fiind absorbite datorită activităţii osteoblastelor (celule răspunzătoare cu 
modelarea ţesutului osos). Acest fenomen are loc deoarece particulele de fosfat de 
calciu se aseamănă cu particulele minerale ale ţesutului osos [22].  

 Alumina, cel mai utilizat material al categoriei de ceramice bioinerte are 

proprietăţi mecanice foarte bune, dar asemenea tuturor ceramicelor are o rezistenţă 
la rupere scăzută în comparaţie cu metalele. Totuşi avantajul principal al aluminei 
este faptul că are un coeficient de frecare scăzut şi o rezistenţă mare la uzare.   
 Hidroxiapatita şi sticla bioactivă sunt la polul opus privind proprietăţile 
mecanice, faţă de alumină. De aceea, acestea sunt utilizate în aplicaţii care necesită 
un proces de osteointegrare.  

 Există metode speciale care simulează condiţii simultane de tensiune, uzare 
şi mediu coroziv, pentru a determina comportarea bioceramicelor pe termen lung, 
într-un mediu biologic. Astfel se pot determina aplicaţiile cele mai potrivite pentru 
fiecare categorie. Totuşi, în ultima perioadă, acolo unde bioceramicele nu reuşesc să 
îndeplinească toate cerinţele, se folosesc compozite ceramice care aduc cu sine 
avantajele ceramicelor îmbinate cu anumite proprietăţi de la celelalte faze din 
compozit. 

 
 
2.1.1.4 Biomateriale compozite 
 

 Materialele compozite sunt compuse din două sau mai multe părţi distincte. 
Cu toate că şi materialele pure pot avea subunităţi structurale distincte, cum ar fi 

grăunţii sau moleculele, termenul compozit se foloseşte exclusiv în cazul unor 
materiale compuse din doi sau mai mulţi constituenţi distincţi din punct de vedere 

Figura 2.6 Bioglass- structură scaffold 
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chimic, separaţi de o interfaţă clar identificabilă. Exemple de materiale compozite 
folosite în aplicaţii biomedicale sunt: polietilenă ranforsată cu fibre de carbon şi 

polimeri pe bază de acid polilactic ranforsaţi cu particule de hidroxiapatită, pentru 
aplicaţii de vindecare osoasă. Faza discontinuă se numeşte material de ranforsare 
deoarece este de regulă mai rezistentă decât faza continuă. 
 Pentru situaţii în care se doreşte absorbţia unuia dintre componenţii din 
compozit, se realizează compozite cu matrice absorbabile. Se utilizează pentru 
aplicaţii când este necesară administrarea de medicamente pentru a expune 
suprafeţe unor ţesuturi [28]. Motivele principale pentru utilizarea acestor compozite 

sunt de a obţine proprietăţi mecanice care variază în timp şi de a asigura dizolvarea 
completă a unor piese pentru a elimina preocupările cu biocompatibilitatea. Un 
exemplu tipic este folosirea compozitelor absorbabile pentru fixarea fracturilor [29]. 
  Compozitele cu matrice neabsorbabilă sunt de obicei folosite în implanturi 

care trebuie să ofere proprietăţi mecanice specifice care nu pot fi obţinute cu 
materiale omogene. Spre exemplu, în cimenturi s-au utilizat particule şi bucăţi de 
fibre pentru a întări şi durifica structuri care sunt supuse unor solicitări mari.  

 

Figura 2.7 Componentă a protezei de sold ranforsată cu fibre de metal Reed 
Sprunger© 

 Materialele compozite se pot folosi cu succes la fabricarea unor instrumente 
la care este necesară o combinaţie de proprietăţi mecanice imposibil de obţinut în 
cazul unor materiale pure, cum ar fi protezele totale de şold, plombele dentare şi 
plăcile pentru oase. Marele avantaj al compozitelor constă în posibilitatea proiectării 

proprietăţilor astfel încât să corespundă exact aplicaţiei dorite; cu toate acestea, 
este practic imposibilă crearea unui compozit cu o structură perfectă. De regulă apar 

probleme legate de dispersia celei de-a doua faze sau prezenţa unor legături slabe 
dintre cele două faze, ceea ce conduce la scăderea proprietăţilor mecanice şi implicit 
la eficienţă redusă a produsului finit. În ciuda acestor probleme, în cele mai multe 
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cazuri proprietăţile compozitelor sunt totuşi net superioare biomaterialelor pure, prin 
urmare devin tot mai des utilizate în aplicaţii biomedicale. 

 Proprietăţile unui compozit depind de forma neomogenităţilor, de volumul 
ocupat de ele şi de interfaţa dintre constituenţi. Geometria materialului de 
ranforsare se clasifică în: particule, fără dimensiuni lungi, fibre, cu o dimensiune 
lungă, şi plăcuţe cu două dimensiuni lungi. Incluziunile pot varia în mărime şi formă 
în cadrul categoriei. De exemplu, incluziunile de particule pot fi sferice, elipsoide, 
poliedrice sau neregulate. Particulele au o natură nefibroasă şi sunt aproximativ 
echiaxiale.  

 Fibrele sunt materiale de ranforsare a căror lungime este mult mai mare 
decât secţiunea. Laminatele sunt structuri compozite care se formează prin 
suprapunerea fibrelor sau a plăcilor după o orientare care să producă un element 
structural. Caracteristicile şi numărul plăcilor sunt astfel alese încât să corespundă 

cerinţelor de proiectare. Din punct de vedere mecanic, fibrele sunt mult mai efective 
faţă de particule. Compozitele cu fibre de polimer pot avea o rezilienţă sau o 
rezistenţă comparabilă cu cea a metalelor sau chiar mai mare. De asemenea, ce 

trebuie remarcat este că materialele compozite ranforsate cu particule sunt 
izotropice pe când cele ranforsate cu fibre sunt anizotrope. 
 Pentru a îndeplini anumite cerinţe se caută relizarea compozitelor cu 
proprietăţi diferite pe direcţii diferite. La nivel molecular, ţesuturile din oase, 
tendoane, vase de sânge sunt compozite cu proprietăţi anizotropice, iar singura 
metodă de a le substitui este prin materiale compozite. 

 

 
 Deşi fiabilitatea şi biocompatibilitatea compozitelor sunt problematice, ele 
oferă avantaje unice privind proiectarea şi fabricarea lor. Aceste avantaje pot fi 
utilizate pentru construirea de proteze isocompliant pentru artere [30] sau plăcuţe 
de fixare şi şuruburi cu o rigiditate controlată [31]. Şi proprietatea lor de 
radioluminiscenţă se dovedeşte a fi de mare importanţă pentru anumite aplicaţii 
precum fixarea fracturilor, deoarece astfel se poate urmării fractura prin imagistica 
cu raze X. 

 Compozitele polimerice sunt materialele ideale pentru orteze şi proteze 
ortopedice datorită acestor proprietăţi de flexibilitate a proiectării şi rezistenţei, într-
atât încât se pot realiza astăzi proteze pentru persoane cu performanţe atletice [32]. 
 Materialele compozite se realizează prin amestecarea a doi constituenţi, 
urmată de turnarea, compactarea sau supunerea lor la o reacţie chimică. Dacă faza 
primară de ranforsare este alcătuită din fibre, de regulă se acoperă sau se 

impregnează cu cealaltă fază, astfel încât compozitul să poată fi încălzit şi presat 
pentru a se ajunge la densitatea dorită. O altă modalitate de a obţine compozite 
este printr-o reacţie chimică, atunci când a doua fază se crează chiar în timpul 

Figura 2.8 Incluziuni folosite în materiale compozite: (a) particule, (b) fibre, (c) 
plăcuţe (platelet) [22] 
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reacţiei. În cazul formării unor tuburi de înaltă rezistenţă, se utilizează procedeul 
înfăşurării unui filament în jurul unui miez, urmat de densificarea structurii. 

  Biocompozitele au proprietăţi speciale care nu permit folosirea directă a 
materialelor existente în industrie. De cele mai multe ori compozitele se proiectează 
particular pentru fiecare aplicaţie în parte. Acest fapt duce la costuri suplimentare, 
un dezavantaj ce se adaugă la problemele de biocompatibilitate a biocompozitelor. 
 Datorită costului ridicat, biocompozitele sunt probabil singurele biomateriale 
care se proiectează şi fabrică exclusiv pentru dispozitive medicale. 
 

 
2.1.1.5 Biomateriale naturale. Ţesutul osos 
 

 Materialele naturale sunt sintetizate de un organism sau plantă şi sunt de 

regulă mai complicate din punct de vedere chimic şi structural decât materialele 
sintetice.  
 Proteinele şi polizaharidele reprezintă de fapt polimerii produşi de natură, 

putând fi astfel clasificate în categoria polimerilor. Proteinele, grupul principal de 
molecule care fac viaţa posibilă, sunt construite din lanţuri lungi formate din doar 20 
de aminoacizi legaţi între ei de peptide. Proteinele au nenumărate funcţii în corpul 
uman. Pot avea rolul de enzime care catalizează mii de reacţii chimice importante 
esenţiale pentru viaţă. Moleculele de semnalizare ale celulelor (cell signaling 
molecules), responsabile pentru migrarea celulelor sunt formate din proteine. 

Proteinele sunt elementele de construcţie ale matricii extracelulare de suport a mai 
multor ţesuturi. Schimbări ale nivelului de proteine sau în structura lor conduc la 
funcţionare defectuasă, cauzând prin urmare multe boli. Implantarea unui produs 
natural confecţionat din proteine este de dorit în detrimentul polimerilor sintetici, 
tocmai datorită capacităţii proteinelor de a comunica cu celulele vii. 
 Legăturile direcţionale din proteine dau naştere unor proprietăţi mecanice 
ridicate ale polimerilor naturali. De exemplu, rezistenţa la rupere a mătăsii este mai 

mare decât a nylon-ului tras, unul dintre cei mai rezistenţi polimeri sintetici. Mai 

mult decât atât, modulul de elasticitate al mătăsii este de 13 ori mai mare decât 
valoarea corespunzătoare nylon-ului. La fel ca în cazul polimerilor sintetici, gradul de 
reticulare afectează semnificativ proprietăţile mecanice. De exemplu, elastina, care 
se găseşte în pielea umană, este compusă din proteine înfăşurate cu puţine legături 
reticulare. Această caracteristică structurală conferă elastinei flexibilitate mult mai 
mare decât a colagenului de tip I, care se găseşte în oasele umane şi care este 

formată din molecule tip bară asamblate într-o structură cristalină repetitivă cu grad 
ridicat de reticulare. 
 În aplicaţiile biomedicale se mai folosesc şi materiale ceramice naturale. 
Ceramicele naturale sunt de regulă pe bază de calciu, cum ar fi cristalele osoase din 
fosfat de calciu purificat sau coralii din carbonat de calciu, ambele materiale fiind 
utilizate în aplicaţii ortopedice pe post de înlocuitor de material osos. Osul intact 

este de fapt un compozit compus din material ceramic natural şi polimeri naturali, 
ceea ce face ca osul să fie mult mai rezistent la fisurare decât ceramicele sintetice, 
datorită structurii sale multistrat, care împiedică propagarea fisurilor. Cristalele 
ceramice mici sunt aliniate cu precizie şi sunt separate de straturi subţiri de material 
de bază organic, care formează astfel interfaţa dintre cristale. Propagarea unei fisuri 

în acest material este foarte anevoioasă tocmai datorită faptului că trebuie să 
urmărească conturul neregulat al interfeţei dintre cristale. 
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 Ţesutul osos – compozit natural  
 

 Compoziţia ţesutului osos este aproximativ 60% materie anorganică, 30% 
organică şi 10% apă, cu uşoare variaţii, în funcţie de vârstă, sex, tipul de os şi 
starea fiziologică a organismului. Celulele osoase sunt intergate într-o matrice 
fibroasă de proteine întărită prin mineralizare. Acest fapt îi conferă osului caracter 
de compozit. El poate fi considerat ca fiind format din materie celulară (15%) şi o 
matrice extracelulară (85%).  
 Celulele osoase, osteoblastele şi osteocitele, sunt responsabile de procesele 

de sinteză, modelare, întreţinere şi remodelare. Pentru a obţine proprietăţile 
mecanice caracteristice osului, precum duritate şi rezistenţă se dezvoltă matricea 
extracelulară [33]. 
 Osteoblastele sunt celule mononucleate de formă cubică sau cilindrică ce 

comunică între ele şi se formează în măduvă. Ele au rolul de a controla 
mineralizarea şi de a sintetiza proteinele necesare bunei dezvoltări a ţesutului osos. 
Poziţia lor este în exteriorul osului. După realizarea funcţiei specifice, fie rămân 

încastrate în matricea creată, transformându-se în osteocite, fie se opresc din 
funţionare prin fenomenul de moarte programată, fie migrează la suprafaţa 
osteonului pentru a forma stratul ce împiedică solubilizarea cristalelor minerale din 
os. 

 
 
 Rolul osteocitelor este de întreţinere a osului. Ele sunt interconectate 
asemenea osteoblastelor comunicând şi cu acestea. Din aceste celule se formează 

osteoclastele mature cu rol în demineralizarea şi prin urmare reconstrucţia şi 
remodelarea osoasă. 
 Osul este una dintre cele mai dure structuri din organismul animal. Culoarea 

lui, în stare vie, este roz albicios în exterior şi roşu puternic în interior. La 

Figura 2.9 Compoziţia osoasă: osteoblaste, osteocite, matricea calcificată 
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examinarea unei secţiuni în os se observă că este compus din două feluri de 
ţesuturi, unul de natură densă, osul compact, iar celalalt constă din fibre şi lamele, 

ce se unesc într-o structură reticulară, osul trabecular. 
 Ţesutul compact este mereu pe partea 
exterioară a osului, iar ţesutul trabecular pe 
interior. Cantitatea relativă a acestor două feluri 
de ţesuturi variază în funcţie de os, sau partea 
din acelaşi os dupa cerinţele necesare. 
Examinarea atentă a ţesutului compact arată că 

este extrem de poros, astfel că diferenţa faţă de 
osul trabecular este cantitatea de materie solidă 
şi numărul de spaţii din fiecare. Spaţiile sunt mici 
şi materia solidă consistentă în osul compact, iar 

în osul trabecular spaţiile sunt mari iar materia 
solidă este într-o cantitate mai mică. 
 În timpul vieţii, osul este permeat de vase 

sanguine şi este înglobat într-o membrană 
fibroasă denumită periost. Excepţie fac părţile 
acoperite cu cartilaj articular. Dacă se dă jos 
periostul de pe os se observă mici puncte roşii, 
unde vasele de sânge intră în os. Dacă osul viu ar 
fi secţionat, se poate observa sângele ieşind din 

vasele ramificate în os. Înteriorul oaselor lungi ale 
membrelor este o cavitate cilindrică umplută cu 
măduvă, înconjurată de o structură aleolară 
puternic vascularizată denumită membrana 
medulară. 
 Proprietăţile mecanice ale osului împacă 
(îmbină) rigiditatea şi elasticitatea ridicată într-o 

formă care încă nu a putut fi reprodusă cu un 

material sintetic. S-au găsit specimene de os 
cortical cu o rezistenţă la tracţiune de 78.8-151 
Mpa în direcţie longitudinală şi 51-56 Mpa în 
direcţie transversală. Elasticitatea osului este de 
asemenea importantă pentru funcţionarea osului, 
deoarece îi conferă abilitatea de a rezista la 

impact. Estimări ale modulului de elasticitate a 
specimenelor de os arată o elasticitate între 17-
20 Gpa în direcţie transversală şi 6-13 Gpa în 
direcţie transversală [34]. Aceste proprietăţi 
remarcabile ale osului se datorează naturii 
compozite în care cristalele minerale sunt 

orientate în direcţie longitudinală oferind osului o 
rezistenţă şi rigiditate mai mare în direcţia 
longtudinală decât în direcţia transversală. 
 Luând în considerare raporturile care 
există între cele trei dimensiuni ale oaselor, ele 

pot fi împărţite în: oase lungi, oase late, oase 
scurte şi oase mixte. 

 Oasele lungi au lungimea mult mai mare 
faţă de grosime şi lăţime. Dintre acestea fac parte 

Figura 2.10 Structura oaselor 
lungi: ţesut compact şi spongios 

[35] 
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femurul, tibia, peroneul, humerusul, etc. Ele sunt alcătuite dintr-un corp sau diafiză 
şi din două extremităţi numite epifize. Majoritatea oaselor din organismul uman 

intră în această categorie. 
 Oasele late au lăţimea şi lungimea mai predominantă faţă de grosime. 
Dintre acestea fac parte oasele craniului, omoplatul, sternul şi coxalul. 
 Oasele scurte se caracterizează prin faptul că lungimea, grosimea şi lăţimea 
sunt aproape egale. În această categorie intră oasele tarsiene, carpiene şi 
vertebrele. 
 Oasele mixte au o formă neregulată, care nu se încadrează în niciuna din 

celelalte categorii. Printre oasele mixte se enumeră osul maxilar, osul zigomatic, 
mandibula, etc. 
 Pentru a-şi îndeplinii rolul, oasele prezintă numeroase elemente precum 
proeminenţe, suprafeţe articulare şi scobituri. 

 Oricare ar fi forma oaselor, ele prezintă numeroase elemente ce contribuie 
la îndeplinirea rolului lor. Dintre acestea, cele mai comune sunt: suprafeţele 
articuare, proeminenţele şi scobiturile. 

 
 Modelarea şi reconstrucţia osoasă 
 
 Ţesutul osos este treptat înlocuit cu unul nou, microfisurile şi fracturile sunt 
reparate la o viteză care scade cu vârsta. Până la finalul adolescenţei, aceste 
procese de formare de ţesut nou şi resorbţie se concentrează pe creşterea şi 

modelarea oaselor, la maturitate aceste procese sunt respunzătoare pentru 
remodelarea oaselor. Înlocuirea ţesutului are loc fără a fi afectată forma osului. 
Acest fenomen poartă denumirea de legea lui Wolff de remodelare a osului [36]. 
 Remodelarea are loc la nivelul suprafeţelor spongioase şi ale osteonilor prin 
acţiunea concentrată a osteoblastelor şi osteoclastelor şi sub controlul factorilor 
reglatori locali şi sistemici. Secvenţa de remodelare decurge întotdeauna după 
acelaşi tipar. Într-o primă etapă sunt activate osteoclastele care iniţiază resorbţia 

unei anumite porţiuni osoase. După o anumită perioadă de timp (de regulă 2-3 

săptămâni) osteoclastele îşi reduc activitatea şi mor prin apoptoză, iar suprafaţa 
afectată este pregătită pentru etapa formatoare, de exemplu prin producerea de linii 
de cimentare. Remodelarea se încheie prin refacerea ţesutului osos sub acţiunea 
osteoblastelor, care este un proces mult mai lent (3-4 luni). Săptămânal se 
reciclează astfel între 5 şi 7% din masa osoasă, cu înlocuirean completă a 
conţinutului unui os spongios la fiecare 3-4 ani şi a unui os compact la fiecare 10 ani 

[37].  

 

Figura 2.11 Modelarea şi remodelarea osoasă 
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 La suprafaţa osteoblastelor se găseşte o enzimă, fosfataza alcalină, care 
intervine în calcificarea matricei osoase prin clivarea pirofosfatului – un inhibitor al 

mineralizării osoase [38]. Fosfataza alcalină osoasă este un indicator sensibil şi fidel 
al metabolismului osos. Un nivel ridicat este întâlnit în perioada de creştere osoasă, 
în cursul procesului de vindecare a fracturilor, cât şi în afecţiuni ale sistemului osos 
caracterizate prin hiperactivitate osteoblastică şi remodelare osoasă, cum ar fi boala 
Paget, rahitism, osteomalacie, acromegalie, osteosarcom, sarcom Ewing, metastaze 
osoase [39]. 
 

 

2.1.2 Biocompatibilitatea 
 

 Biocompatibilitatea este o proprietate unică a biomaterialelor. Din păcate nu 
putem defini şi măsura precis biocompatibilitatea. De cele mai multe ori 
biocompatibilitatea este definită în funcţie de peformanţa sau succesul unei aplicaţii 

specifice. Astfel, un pacient care nu se adaptează la implantul lui poate susţine că 
respectiva proteză nu este biocompatibilă. 
 O astfel de evaluare operaţională ne oferă puţine informaţii pentru a 
proiecta noi implanturi cu biocompatibilitate ridicată. Tragem concluzia că o definire 
mai precisă a biocompatibilităţii implică un proces de definire luând fiecare aplicaţie 
în parte. 

 Prin urmare, biocompatibilitatea s-a definit general ca fiind proprietatea 
biomaterialelor de a nu produce reacţii adverse cu ţesuturile înconjurătoare din 
organismul în care au fost implantate [2].  
 Conform cercetătorilor Wintermantel şi Mayer (1999), biocompatibilitatea 
poate fi împărţită în două categorii: biocompatibilitate intrinsecă şi 
biocompatibilitate extrinsecă [40]. Biocompatibilitatea intrinsecă implică o 
corespondenţă între proprietăţile chimice, fizice şi biologice ale implantului cu 

ţesutul înconjurător sau organul care îl înlocuieşte. Biocompatibilitatea extrinsecă 
implică o corespondenţă între proprietăţile mecanice ale materialului şi mediul în 

care este implantat. O biocompatibilitatea optimă se obţine atunci când 
compatibilitatea structurală şi a suprafeţei este îndeplinită. 

Tabel 2.7 Caracteristici ale biocompatibilităţii 

Biocompatibilitate Factori determinanţi 

Intrinsecă 

Insolubilitate 
Rezistenţa la coroziune la un pH de 6,6-7,5 
Neutralitate electrică 
Rezistenţă mecanică 

Extrinsecă 
Biostabilitate 
Formă macroscopică 
Structură micromorfologică de suprafaţă 

 
 Printre factorii care influenţează biocompatibilitatea sunt sănătatea şi vârsta 
pacientului, proprietăţile ţesutului înconjurător, factorii imunologici, caracteristicile 
implantului (rugozitatea şi porozitatea materialului, reacţiile chimice, proprietăţile de 
coroziune, toxicitatea acestuia). 

 Materialele biocompatibile trebuie să fie stabile din punct de vedere chimic, 
trebuie să aibă o bună rezistenţă la coroziune. În organismul uman, compoziţia 

mediului variază fiind imposibil de estimat precis în condiţii de laborator. Poate avea 
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caracter acid sau bazic iar coroziunea microbiologică trebuie de asemenea luată în 
calcul. 

 Coroziunea poate apărea şi la oboseală atunci când materialele sunt supuse 
la solicitări mecanice constante şi ciclice sau putem vorbi de coroziune 
electrochimică atunci când proprietăţile electrochimice ale ţesuturilor afectează 
materialul impantului (apare frecvent la aliajele dentare). 
 Din punct de vedere al proprietăţilor fizice, materialele biocompatibile 
trebuie să prezinte o conductivitate termică scăzută pentru a reduce şocurile 
termice. Acest deziderat se realizează folosind un izolator termic între ţesut şi 

implant. 
 Potenţialul ABE (Anodic Back Elecromotive Force – forţă electromotoare 
anodică de reacţie) este un bun indicator al biocompatibilităţii caracterizând 
procesele de coroziune electrochimică. În tabelul de mai jos sunt prezentate 

potenţialele ABE pentru diferite metale. Limita de biocompatibilitate se situează în 
jurul unui potenţial ABE de 3000 mV. Astfel se poate uşor observa că cel mai 
biocompatibil metal din tabel este titanul. 

Tabel 2.8 Potenţiale ABE ale unor metale şi aliaje metalice 

Materialul 
Potenţial ABE  

[mV] 
Materialul 

Potenţial ABE  
[mV] 

Titan + 3500 Zirconiu + 320 

Niobiu + 1850 V2A + 300 

Tantal + 1650 Nichel + 200 

Platină + 1450 Inox (17%Cr) + 75 

Paladiu + 1350 Cupru - 30 

Radiu + 1150 Staniu - 200 

Iridiu + 1150 Cobalt - 350 

Aur + 1000 Oţel carbon - 480 

Crom + 750 Fier - 500 

Vitaliu 
(Cr-Co-Mo) 

+ 650 Zinc - 1150 

 Pe lângă potenţialul ABE, un material biocompatibil trebuie să îndeplinească 

un anumit grad de toxicitate. S-a arătat, în cercătări asupra celulelor vii, că foarte 
puţine metale sunt netoxice pentru organism. Printre aceste metale netoxice se 
enumeră titanul, zirconiul şi tantalul. Cele mai toxice metale sunt cobaltul vanadiul 
şi nichelul [41]. 
 Luând toate acestea în considerare trebuie avută o grijă suplimentară la 
declararea unui material ca fiind biocompatibil deoarece aceasta este specifică 

funcţiilor şi mediului unde se implantează materialul. Astfel, un biomaterial 
compatibil pentru o aplicaţie poate fi dăunător pentru o alta. 

 
 

2.2 Bioceramica  
 
 Bioceramica poate fi definită ca şi un material de origine ceramică 
biocompatibil şi osteoconductor iar cele mai uzuale întrebuinţări sunt în înlocuirea 
articulaţiilor sau ţesutului osos. De asemenea pot fi folosite ca şi strat de acoperire 

pentru alte materiale pentru a îmbunătăţii biocompatibilitatea materialelor metalice 
[44], [45]. Pot fi utilizate şi ca implanturi care se resorb şi oferă un suport temporar 
pentru refacerea ţesutului propriu [46-49]. Unele bioceramici se pot utiliza chiar şi 

ca modalitate de livrare a unor substanţe medicamentoase în organism [50], [51]. 
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 Prima bioceramică testată la scară mai largă a fost ghipsul, deşi multe din 
implanturi au eşuat datorită infecţiilor care au fost favorizate de aceste materiale, 

deoarece sistemul de apărare al corpului nu putea acţiona în acele regiuni 
inaccesibile. Prin urmare, utilizarea biomaterialelor nu a devenit o practică obişnuită 
până la introducerea tehnicilor chirurgicale aseptice de către J. Lister, în anul 1860. 
În plus există şi o lipsă de informaţii referitoare la toxicitatea acestor materiale.  
 În acest context aplicaţiile ortofosfaţilor calcici devin logice datorită 
similitudinii cu faza minerală a osului şi dinţilor [55-59]. Aceştia nu sunt toxici şi nu 
cauzează moarte celulară în ţesutul înconjurător. Prima încercare de utilizare a 

acestor materiale a fost realizată în anul 1920 cu fosfat tricalcic (TCP), iar aplicaţia 
era repararea defectelor cauzate chirurgical la iepuri [60]. Deşi studiul anterior a 
fost primul realizat nu există detalii în privinţa acestuia şi nu se ştie dacă materialul 
a fost un precipitat sau o ceramică şi dacă a fost sub formă granulară sau de pudră. 

Al doilea raport clinic a fost publicat 30 de ani mai târziu [61], iar peste 20 de ani a 
fost raportată prima aplicaţie în chirurgia dentară a ortofosfatului de calciu (descris 
greşit ca şi TCP) în cazul defectelor periodontale cauzate chirurgical [62] şi utilizarea 

cilindrilor de HA densă pentru substituţia rădăcinii dentare [63]. 
 Conform bazelor de date ştiinţifice, prima lucrare care conţinea termenul de 
bioceramică în abstract a fost publicată în anul 1971 [64], iar prima care conţinea 
acest termen în titlu în anul 1972 [65], [66] deşi aplicaţiile ceramicilor ca şi proteze 
erau cunoscute anterior [67], [68]. 
 În data de 26 aprilie 1988 a avut loc primul simpozion internaţional de 

bioceramică în Kyoto, Japonia. 
 Comercializarea bioceramicilor fosfocalcice (în principal HA), cu aplicaţii 
dentare şi chirurgicale, a început în anii ’80 datorită eforturilor lui Jarcho [69], [70] 
în SUA, De Groot [71], [72], [73] în Europa şi Aoki [74], [75] în Japonia. Imediat 
după aceea, HA a devenit o bioceramică de referinţă în grupul ortofosfaţilor de calciu 
pentru aplicaţii medicale. Prepararea şi aplicaţiile biomedicale ale apatitelor ce 
provin din coral [76], [77] şi os bovin [78], au fost raportate în acelaşi timp [79]. 

 Deoarece odată cu vârsta apare o deteriorare a ţesuturilor, există o nevoie 

crescătoare de materiale înlocuitoare pentru corpul uman. Osul este unul din 
principalele ţesuturi care se înlocuiesc deoarece este vulnerabil la fracturi la 
persoanele în vârstă, datorită pierderii densităţii şi rezistenţei mecanice. Acest 
fenomen se întâmplă mai ales în cazul femeilor, datorită schimbărilor hormonale ce 
apar datorită menopauzei. Densitatea osoasă scade deoarce celulele producătoare 
de ţesut (osteoblastele) devin progresiv tot mai neproductive în fabricarea de ţesut 

nou şi vindecarea microfisurilor existente. Această problemă de densitate cauzează 
implicit alte probleme de natură mecanică şi consecinţele sunt numeroasele fracturi 
de şold sau vertebre tasate şi probleme ale coloanei vertebrale [44]. 
 Reactivitatea suprafeţei este una din cele mai cunoscute caracteristici ale 
bioceramicilor şi contribuie la abilitatea acestora de a crea legături cu osul 
înconjurator şi de a stimula creşterea ţesutului. În timpul implantării au loc diferite 

reacţii la interfaţa implant-ţesut care duc la schimbări în timp a caracteristicilor de 
suprafaţă ale implanturilor şi a ţesutului inconjurator (învecinat)[80]. 
 Biomaterialele ceramice fosfocalcice sunt necesare pentru a înlătura durerea 
din ţesuturile calcificate bolnave (oase şi ţesut dentar) şi pentru a restaura funcţiile 
normale în organism. Cea mai mare provocare din acest domeniu este înlocuirea 

ţesutului îmbătrânit şi defectuos cu un material care poate funcţiona pe toată durata 
vieţii pacientului, şi în mod ideal care poate fi înlocuit de os matur fără a periclita 

suportul mecanic [81].  
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 Deoarece durata medie de viaţă este de peste 80 de ani, în prezent şi 
nevoie pentru înlocuirea unor părţi ale organismului începe la vârsta de aproximativ 

60 de ani, implantul ceramic neresorbabil trebuie să reziste cel puţin 20 de ani. 
Această cerinţă de durabilitate este greu de realizat luând în considerare condiţiile 
dure ale mediului în care este implantat materialul: soluţii saline corozive la 37°C, 
încărcări mecanice multiaxiale şi ciclice. Performanţele bioceramicilor realizate 
special pentru asemenea condiţii clinice, reprezintă una dintre cele mai importante 
realizări în cercetare din ultimul secol [44]. 
 Deoarece bioceramica fosfocalcică face parte din grupa ceramicilor bioactive 

care sunt folosite pentru oseointegrare, în mod special este cea mai potrivită pentru 
orice tip de substituţie osoasă pentru că promovează formarea de ţesut nou şi 
creează legături puternice cu ţesutul înconjurător. 
 Acestea sunt produse din materiale sintetice prin diferite metode de 

procesare, iar ceramica finală va avea proprietăţi foarte similare cu osul, precum 
porozitatea şi structura. Prezintă de asemenea o excelentă biocompatibilitate şi 
osteoconductivitate.  

 În procesul de fabricaţie al bioceramicelor fosfocalcice se pot varia diferiţi 
parametrii pentru a obţine goluri sau porozităţi în interiorul materialului, în vederea 
optimizării proprietăţilor mecanice şi de dezvoltare a osului [82], [83]. Este posibilă 
obţinerea unui material cu aceleaşi proprietăţi mecanice ca şi osul deşi acestea au 
dezavantajul că sunt casante şi mai puţin capabile de a absorbi energia înaintea 
ruperii [83]. 

 Cea mai importantă proprietate a fosfaţilor de calciu este solubilitatea 
acestora în apă. Dacă aceasta este inferioară celei a părţii minerale a osului, se va 
degrada extrem de lent, poate chiar deloc [84]. 
 Există multe tipuri de bioceramici în această grupă utilizate în regenerarea 
ţesutului osos, dar cea mai răspândită este hidroxiapatita (HA) datorită compoziţiei 
sale cu stoechiometrie identică cu cea a osului şi smalţului dentar. Aceasta are 
formula Ca10(PO4)6OH2 şi face parte din grupa numită apatite [85]. 

 Diferite forme de fosfaţi de calciu au fost testate pentru uz clinic, începând 

cu mono-, di-, tri, tetra-, octo- etc. Şi formele anhidre şi hidrate ale acestora. 
Formele care se utilizează în prezent sunt cele cu raportul Ca/P între 1.50 şi 1.67 din 
cauza similitudinii cu osul. 
 În tabelul următor avem o exemplificare a principalelor ceramici din grupa 
fosfaţilor de calciu. 

Tabel 2.9 Ortofosfaţi de calciu existenţi şi principalele lor proprietăţi [49], [86] 

Ca/
P 

mol 
% 

Compusul Formula chimică 

Solubilita
tea la 
25oC, -
log(Ks) 

Solubilita
tea la 

25oC, g/L 

Stabilitate
a pH-ului 
în soluţii 
apoase la 

25oC 

0,5 
Monocalciu fosfat 

monohidrat 
(MCPM) 

Ca(H2PO4)2
.H2O 1,14 ~18 0,0-2,0 

0,5 
Monocalciu fosfat 
anhidru (MCPA) 

Ca(H2PO4)2 6,59 ~0,088 2,0-6,0 

1,0 
Dicalciu fosfat 

bihidrat (DCPD), 
brușită minerală  

CaHPO4
.2H2O 6,59 ~0,088 2,0-6,0 
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1,0 
Dicalciu fosfat 

anhidru (DCPA), 
monetită minerală 

CaHPO4 6,90 ~0,048 [c] 

1.33 
Octocalciu fosfat 

(OCP) 
Ca8(HPO4)2(PO4)4

.5H2

O 
96,6 ~0,0081 5,5-7,0 

1,5 
α-Tricalciu fosfat 

(α –TCP) 
α-Ca3(PO4)2 25,5 ~0,0025 [a] 

1,5 
 

β-Tricalciu fosfat 
(β-TCP) 

β-Ca3(PO4)2 28,9 ~0,0005 [a] 

1,0-
2,2 

 

Fosfat de calciu 
amorf (ACP) 

CaxHy(PO4)z
.nH2O. 

n=3-4,5; 15-20% 
H2O 

[b] [b] ~5-12[d] 

1,5-
1,67 

Hidroxiapatită 
deficientă în calciu 

(CDHA)[e] 

Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-

x(OH)2-x
[f] 

(0<x<1) 
~85,1 ~0,0094 6,5/9,5 

1,67 
Hidroxiapatită (HA, 

Hap sau OHAp) 
Ca10(PO4)6(OH)2 116,8 ~0,0003 9,5-12 

1,67 
Fluorapatită (FA 

sau Fap) 
Ca10(PO4)6F2 120,0 ~0,0002 7-12 

1,67 
Oxiapatită (OA sau 

Oap) 
Ca10(PO4)6O ~69 ~0,087 [a] 

2,0 

Tetracalciu fosfat 
(TTCP sau TetCP) 
Hilgenstochită 

minerală 

Ca4(PO4)
2O 38-44 ~0,0007 [a] 

 

[a] Aceşti compuşi nu pot fi precipitaţi din soluţii apoase; 
[b] Nu se poate realiza o măsurătoare exactă. Totuşi, următoarele valori au 
fost găsite: 25,7±0,1 (pH=7,40), 29,9±0,1 (pH=6,00), 32,7±0,1 
(pH=5,28)> Comparaţia disoluţiei în buffer acid este: ACP>>α-TCP>>β-
TCP>CDHA>>HA>FA; 
[c] Stabil la temperaturi de peste 100°; 
[d] Întotdeauna metastabil; 

[e] Ocazional CDHA este denumită HA precipitată; 
[f] În cazul în care x=1 (condiţia ca Ca/P=1,5), formula chimică a CDHA 
arată în modul următor: Ca9(HPO4) (PO4)5(OH). 
 

 Familia fosfaţilor de calciu se poate împărţii în 4 subcategorii [87]:  
(A) hidroxiapatite;  

(B) fosfaţi tricalcici;  
(C) fosfaţi calcici bifazici;  
(D) cimenturi de fosfaţi calcici. 

 Datorită proprietăţilor deosebite pe care le are hidroxiapatita în reconstrucţia 

osoasă, aceasta este materialul cel mai des utilizat şi obiectul prezentului studiu. 
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2.3 Hidroxiapatita  
 

 Apatita este un nume general pentru a defini un grup mai mare de materiale 
ceramice cu proprietăţi chimice diferite, dar structură cristalină asemănătoare; 
hidroxiapatita fiind parte din acest grup. 
 Aceasta este o ceramică bioactivă care se utilizează la acoperirile pe 
implanturi sau ca şi substitut osos datorită capacităţii excelente de a stimula 

regenerarea osoasă şi proliferarea celulelor.  
 Un material bioactiv este capabil de a stimula regenerarea osoasă la 
contactul dintre acesta şi mediul biologic, şi poate fi utilizat în diferite aplicaţii 
ortopedice sau în medicina dentară. 
 Hidroxiapatita Ca10(PO4)6(OH)2 este unul din materialele cele mai utilizate în 

ultimele decenii pentru regenerarea şi înlocuirea de ţesuturi osoase, datorită 
asemănării cu structura anorganică a osului uman [45], [88]. 

 
10Ca(NO3)2∙4H2O+6(NH4)2HPO4+8NH4OH -> Ca10(PO4)6(OH)2+20NH4NO3+6H2O [89] 

 
 Această bioceramică are proprietăţi excelente de biocompatibilitate în 
organismul uman şi se utilizează mai ales pentru implanturile de oase şi dinţi [90], 
[91].  
 Deşi hidroxiapatita se utilizează în mod normal în reconstrucţia osoasă, 
aceasta nu este singura sa aplicaţie, fiind răspândită în mai multe ramuri ale 

domeniului medical şi în afara lui. O altă aplicaţie importantă pentru hidroxiapatită 
este sistemul „drug-delivery” pentru antibiotice [92] şi factori de creştere [93]. 
Aceasta se utilizează şi în alte domenii, precum în electronică, ca şi catalizator, 
cromatografie etc. 
 Deşi se poate utiliza os natural de la acelaşi pacient (autogrefă) sau de la un 
pacient diferit (alogrefă), acestea sunt în cantităţi limitate şi implică o procedură 

chirurgicală în plus. O altă posibilitate este să se folosească os de provenienţă 

animală (xenogrefă), dar şi acesta are dezavantaje cum ar fi contaminările pe care 
le poate produce. Toate produsele obţinute sintetic au numeroase avantaje ca şi 
cantitatea disponibilă nelimitată, sterilizare şi depozitare facilă [94]. Ca şi toate 
materialele utilizate în implantologie, şi hidroxiapatita sintetică produce un răspuns 
inflamator care depinde de compoziţie, dimensiune şi proprietăţile de suprafaţă ale 
materialului, deşi în mod normal acesta este nesemnificativ din punct de vedere 

clinic. Problemele întâmpinate sunt datorită resturilor de material osteoconductiv 
produse în urma uzării care pot conduce la resorbţie osoasă similară cu cea întâlnită 
în cazul protezelor totale de articulaţii [87]. 
 
 

2.3.1 Proprietăţile hidroxiapatitei 
 

 Cel mai mare dezavantaj al hidroxiapatitei este dat de proprietăţile 
mecanice nesatisfăcătoare care limitează aplicaţiile, în mod special rezistenţa 
mecanică şi tenacitatea [95]. Pentru a înlătura această limitare, hidroxiapatita se 
utilizează în combinaţie cu oxizi ceramici sau metale în dispersie care au rolul de a 

creşte proprietăţile mecanice [96], [97], [98]. 

 Mediul în care sunt implantate aceste materiale este foarte important 
deoarece este necesară o fixare rigidă foarte apropiată de osul pacientului pentru o 
încorporare adecvată a implatului. Orice micromişcare impiedică întrepătrunderea 
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dintre materialul implantat şi os astfel afectând negativ proprietăţile mecanice ale 
ansamblului şi favorizează ţesut granular şi fibroza la interfaţa dintre cele două [87], 

[99], [100]. 
 În mod ideal un substitut osos ar trebui să aibă următoarele proprietăţi 
[85], [101]. 
 

1) Biocompatibilitate 
2) Osteoconductivitate 
3) Osteogenicitate 

4) Bioabsorbabilitate 
5) Capabil de a asigura suport mecanic 
6) Uşor de utilizat clinic 
7) Cost acceptabil 

  
 Hidroxiapatita are o structură cristalină cu simetrie hexagonală cu grupul 
spaţial P63/m  şi parametrii celulei a = 9.418 Å, c = 6.881 Å, b = 120° şi densitate 

d=3.156 g/cm3,  unitatea celulară fiind orientată de-a lungul axei c justificând 
orientarea preferenţială care creează un aspect acicular [102]. Structura apatitica 
este contruită dintr-un schelet hexagonal de ioni ortofosfaţi PO4

3- care creează două 
tunele libere pentru aşezarea ionilor de calciu. Cei 6 cationi Ca 2+ vor forma un 
tunel principal în care sunt prezente grupările hidroxil. Aceste tunele conferă 
hidroxiaptitei proprietatea de a accepta schimburi ionice [103], [104]. 

 Existenţa tunelelor în care se află ionii de OH dau apatitei anumite 
proprietăţi apropiate de ale zeolitului. Din acest motiv apatitele prezintă proprietăţi 
de schimbări ionice (OH – fluor – clor etc.). Aceste tunele pot acomoda şi molecule 
mici ca şi H2O sau glicina [105]. 
 Această abilitate de substituţie, prin înlocuirea golurilor din structură, 
permite hidroxiapatitei nestoechiometrice să existe în domediul dintre fosfatul 
apatitic octocalcic şi hidroxiapatita stoechiometrică. 

 Nestoechiometria are următoarele consecinţe: 

 
- Prezenţa golurilor în locaţiile cationice şi OH; 
- Un conţinut de OH mai scăzut decât două grupări pe circuit; 
- Cu cât se îndepartează mai tare de hidroxiapatita stoichiometrică starea 
de cristalinitate scade; 
- Cu cât se îndepărtează mai tare de hidroxiapatita stechiometrica creşte 

solubilitatea. 
 

 Hidroxiapatita care este produsă prin precipitaţie rapidă nu va fi 
stoechiometrica deoarece are nevoie de o perioadă de maturare în mediul apos unde 
are loc un fenomen de suprafaţă care creşte stoechiometria şi descreşte 
solubilitatea. 
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Figura 2.12 Structura cristalografică a HA 

 Hidroxiapatita conţine 39.84 % calciu în masă şi 18.52 % fosfor. Raportul 
atomic Ca/P a hidroxiapatitei stoechiometrice este de 1.67 [79]. Stoechiometria 
hidroxiapatitei este extrem de importantă deoarece şi cea mai mică abatere de la 

această proporţie poate favoriza apariţia de TCP după tratamentul termic. 
 Spre deosebire de celelalte materiale din familia fosfaţilor de calciu, 
hidroxiapatita este stabilă în condiţiile fiziologice şi este termodinamic stabilă la    
pH-ul fiziologic având un rol activ în remodelarea osoasă prin formarea de legături 
chimice puternice cu osul înconjurator [106]. Deşi iniţial acest material implantat 

are proprietăţi mecanice mai scăzute ca osul, s-a demonstrat după un experiment in 

vivo timp de 6 luni, că după această perioadă, datorită legăturilor produse, 
rezistenţa mecanică poate fi superioară celei a osului pacientului [100]. 
 
 Hidroxiapatita de origine naturală 
 
 Aceasta poate provenii din corali sau os bovin şi are structura similară cu 
osul cortical şi spongios.  

 Hidroxiapatita care provine din coral este un material bioinert în ciuda 
originii biologice şi stimulează creşterea osului în contact direct cu suprafaţa. 
Dimensiunea şi configurarea porilor creează un mediu ideal pentru întrepătrunderea 
dintre material şi ţesutul osos înconjurător. Osteoblastele sunt identificate iniţial 
direct pe suprafaţa implantului în timpul osteoconducţiei [101]. 
 Proprietăţile mecanice ale hidroxiapatitei din coral sunt scăzute, ceea ce face 
ca materialul să fie casant şi este necesară fixarea cu plăcuţe sau şuruburi pentru a 

evita încărcarea ciclică. Acestea au fost utilizate cu succes la reconstrucţia unor 
defecte de metafiză şi în artroplastii de revizie sau ca material de umplere pentru 

donatorii de os din centura iliaca.  
 Rata de probleme de infecţie, probleme de interacţiune cu ţesutul moale, 
nesudare sau sudare întârziată, sudare greşită sau de probleme mecanice este 
similară cu cea a autograftului. În plus, acest material de coral are o rată de 
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refracturare mai mare decât osul provenit de la acelaşi pacient. Acest material este 
utilizat în general ca şi implant osteoconductiv [107]. 

 
 Hidroxiapatita de origine sintetică 
 
 Este de obicei preparată într-un laborator, cel mai des prin metoda de 
precipitare apoasă şi este după aceea sinterizată la temperaturi mai mari de 
1000°C. Aceasta poate fi fabricată sub formă densă sau macroporoasă în funcţie de 
aplicaţie. Tensile stength a hidroxiapatitei dense variază între 79 şi 106 MPa şi 

pentru cea poroasă este 42 MPa, cea a osului cortical fiind între 69 şi 110 Mpa [87]. 
Hidroxiapatita sintetică se poate utiliza sub formă de blocuri sau granule şi utilizând 
tehnica „plasma spray” (pulverizare prin plasmă) poate fi folosită pentru acoperirea 
diferitelor implanturi dentare sau ortopedice. 

 

 
 Avantajele hidroxiapatitei sintetice constau în faptul că se elimină riscurile 
de contaminare care existau la materialele preluate din corpul uman sau animal şi 
se poate produce în cantitate nelimitată. De asemenea, datorită faptului că este 

produsă într-un laborator, condiţiile experimentale pot fi controlate astfel încât să se 
obţină forma şi proprietăţile dorite. 
 Hidroxiapatita a fost studiată clinic şi experimental sub formă densă, 
poroasă şi granulară, rezultatele indicând că structura formei poroase permite 
creşterea ţesutului fibrovascular în interiorul structurii, ceea ce produce o stabilitate 
şi rezistenţă la micromişcare in vivo [93], [108]. Comparativ, structura densă este 
mai puţin stabilă şi nu există creştere de ţesut în interiorul materialului pentru a 

ancora implantul (Holmes et al, 1987). În plus, forma implanturilor din material 
poros sau dens este mai dificil de realizat cu mare precizie şi este nevoie de graft 
osos în jurul piesei pentru a promova vindecarea şi stabilitatea, când nu există 
interfaţă osoasă [109]. 
 Hidroxiapatita granulară este utilizată pentru « spinal fusion », tratamentul 
chisturilor osoase şi în chirurgia maxilofacială pentru refacerea ţesutului osos. 
Avantajul utilizării acestui material este dat de faptul că paote fi fabricat în diferite 

dimensiuni şi forme şi poate fi întrebuinţat şi în cazul cavităţilor de formă 
neregulată. Amestecarea granulelor de hidroxiapatită cu sânge permite obţinerea 
unei paste care se poate modela uşor în forma dorită. De asemenea, granulele de 1-

2 mm permit o întrepătrundere osoasă mai bună în comparaţie cu cele de 
dimensiuni mai mici. Acest aspect se poate datora volumului liber între granulele 
adiacente care este mai mare şi permite transportul nutrienţilor către ţesutul care se 

dezvoltă [110], [111]. 

Figura 2.13 Hidroxiapatita: SEM x200 şi SEM x350 (Firma 
Teknimed) 
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 Hidroxiapatita şi osul 

 
 Deşi partea minerală a osului este aproape identică cu hidroxiapatita 
sintetică, există unele diferenţe care se manifestă atât la nivel biologic cât şi la nivel 
mecanic. 
 În tabelul următor avem o comparaţie a proprietăţilor mecanice pentru osul 
natiral, hidroxiaptita sintetică, bioglas şi alumina policristal. 
 

Tab. 2.10 Proprietăţi mecanice ale unor implanturi ceramice [87] 

 
Rezistenţa la 

încovoiere (MPa) 

Rezistenţa la 

compresiune 
(MPa) 

Modul de 
elasticitate (GPa) 

Os natural 30-90 90-230 3.8-17 

HA sintetică 110-170 500-900 35-120 

A-W GC 200-220 1000 120 

Alumina 
policristal 

300-400 2500-3000 350-380 

 
 Alumina are cele mai ridicate proprietăţi mecanice şi o biocompatibilitate 
excelentă, dar utilizarea sa se limitează la capul femural al protezei de şold şi la 

câteva alte aplicaţii ale protezelor. Hidroxiapatita sub formă de granule nu are 
proprietaăţi mecanice foarte bune şi ca urmare se utilizează pentru umplerea 
defectelor osoase. Deşi unele tipuri de hidroxiapatită au proprietăţi mecanice mai 

scăzute decât osul, altele se apropie, şi chiar depăşesc unele proprietăţi mecanice 
ale osului. Hidroxiapatita densă poate fi fabricată astfel încât să aibă proprietăţi 
mecanice similare cu osul şi prin modificări în structura acesteia poate aduce 
multiple îmbunătăţiri. 

  
 
 

2.3.2 Modalitaţi de sinteză a hidroxiapatitei 
 

 Există câteva metode diferite de a sintetiza hidroxiapatita şi fiecare are 

avantajele şi dezavantajele ei, prin urmare şi biomaterialele obţinute vor avea 
proprietăţi diferite. 
  Principalele căi de sinteză sunt: 

 Reacţia solid-solid (metoda uscată); 
 Reactive în săruri coalescente; 
 Metoda sol-gel; 

 Precipitarea pe cale apoasă; 

 Metoda cimenturilor. 
 

 Pentru reacţia solid-solid materialele utilizate pentru sinteză sunt 
următoarele: Ca2P2O7 sau CaHPO4∙2H2O şi CaCO3 sau Ca(OH)2. Sinteza se realizează 
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la temperaturi înalte (1200-1300°C) timp de 2-3 ore sub presiune parţială de apă (3 
KPa) conform reacţiei: 

 

 
 Sinteza prin reacţie solid-solid constă în încălzirea unui amestec reactiv 
format din diferite săruri de cationi şi anioni într-un raport Me/XO4 de 1.67. 
Amestecul trebuie să fie perfect omogen pentru a favoriza o reacţie totală.  
 Conform Wallaeys o fluoroapatită fosfocalcică a fost sintetizată din fosfat 
tricalcic şi fluorură de calciu prin următoarea reacţie [112]: 
   

 
 
 Această reacţie are loc la 900°C timp de câteva ore. 
 În cazul reacţilor solid-gaz, cel din urmă provine ori din sublimarea unei 

săruri solide conţinute în amestecul reactiv – sinteza poate avea loc într-o incintă 
închisă - sau poate proveni din exterior prin introducerea unui gaz de reacţie.  
 Reacţia în săruri coalescente este apropiată de condiţiile naturale în care se 
formează hidroxiapatita. Fosfaţii metalici cu structură apatitică se pot fabrica în 
acest mod. Se pot obţine cristale amestecate cu reactivii iniţiali. 
 Metoda sol-gel se bazează pe polimerizarea precursorilor organo-metalici de 
tipul M(OR)n alcoxid. După hidroliza controlată a acestei soluţii de alcoxid, 

condensarea monomerilor produce legături oxo şi ulterior un oxid organic. 
Polimerizarea progresivă a precursorilor formează oligomeri, apoi polimeri, crescând 
astfel vâscozitatea. 
 Aceste soluţii polimerice au ca rezultat un gel care uşurează formarea 
materialelor (dense, filme transparente, pudră ultra fină, ceramică etc.) şi are 
numeroase aplicaţii tehnologice [118]. 

 Pe cale lichidă se foloseşte în mod normal precipitarea apoasă, datorită 

faptului că toţi parametrii pot fi controlaţi independent [113]. 
 Pentru sinteza prin precipitare apoas, materialele de la care se porneşte 
sunt: 

 soluţie de nitrat de calciu tetrahidrat [Ca(NO3)2∙ 4H2O]; 
 soluţie amoniacală de hidrogenfosfat de amoniu [(NH4)2HPO4] este 
adăugată picătură cu picătură, sub mixare uşoară. 

 

 
 

 Sinteza din faze apoase se produce prin două procese diferite: prin dublă 
decompoziţie sau prin neutralizare. Aceste două procese se utilizează în mod curent 
pentru producţia hidroxiapatitei la nivel industrial. 
 Metoda dublei decompoziţii [114], [115], [116] constă în adăugarea unui 
soluţii saline de cationi Me într-un mod controlat într-o soluţie salină de anioni XO4. 
Precipitatul este spălat după aceea şi uscat. Această tehnică permite şi obţinerea 

apatitelor mixte (care conţin două tipuri diferite de cationi) prin controlul raportului 

Me1/Me2. 
 Cationii sunt introduşi simultan în bioreactor în raportul dorit, permiţând 
evitarea segregării din timpul precipitaţiei. Principalul dezavantaj al acestei metode 

3Ca2P2O7 + 4CaCO3 + H2O        Ca10(PO4)6∙(OH)2 +4CO2 
 

3 Ca3(PO4)2  +  CaF2       Ca10(PO4)6F2 
 

10Ca(NO3)2∙4H2O + 6(NH4)2HPO4 + 8NH4OH Ca10(PO4)6(OH)2 +20NH4NO3+ 10H2O 
 
 
 

BUPT



                2.3 – Hidroxiapatita     45 

constă în implementarea acesteia, care necesită o cantitate mare de echipamente şi 
în viteză scăzută de sinteză. 

 Metoda neutralizării constă în neutralizarea suspensiei de hidroxid de calciu 
prin adăugarea soluţiei de acid fosforic. Această reacţie permite obţinerea rapidă a 
unor cantităţi mari de hidroxiapatită fosfocalcică utilizând un echipament restrâns 
[117]. 
 Metoda cimenturilor: cimenturile fosfocalcice sunt cimenturi minerale 
hidraulice care se întăresc prin reacţiile acid-bază dintre fosfatul de calciu de natură 
acidă şi fosfatul de calciu de natură bazică, pentru obţinerea unei hidroxiapatite 

fosfocalcice „single phase”. 
 
 

2.3.3 Îmbunătăţirea hidroxiapatitei 
 

 Deşi acest material are proprietăţi excelente în ce priveşte 

biocompatibilitatea şi legăturile ce le creează cu osul înconjurător, favorizează 
integrarea acesteia în ţesut. Într-un timp scurt apar şi unele dezavantaje ale acestui 
material. Hidroxiapatita nu are rezistenţa mecanică necesară pentru a putea fi 
utilizată în aplicaţii care sunt supuse solicitărilor ciclice şi intense. Pentru a înlătura 
acest dezavantaj, cercetătorii au elaborat tot felul de tehnici în ultimele 2 decenii, 
pentru a spori proprietăţile mecanice fără a afecta biocompatibilitatea şi 

bioactivitatea acestei ceramici.  
 Aceştia au încercat să îmbunătăţească proprietăţile acestui material în mai 
multe feluri, printre care amintim: 

 Metoda de sinteză; 
 Metoda de sinterizare; 
 Hidroxiapatita bifazică; 
 Dopanţi în structura cristalină. 

 
 

2.3.3.1 Hidroxiapatita bifazică 
 
 Două dintre cele mai populare materiale utilizate pentru a realiza HA bifazică 
sunt oxidul de zirconiu (ZrO2) şi alumina (Al2O3). 
 Prepararea unui material compozit de scară micrometrică este o idee 

atrăgătoare pentru îmbunătăţirea proprietăţilor mecanice ale hidroxiapatitei. 
 Pentru sintetizarea unei matrici ceramice funcţionale, trebuie îndeplinite 3 
condiţii: 

 Rezistenţa mecanică şi tenacitatea materialului de ranforsare trebuie să 
fie mai mare decât cele ale matricii; 
 Stratul interfacial dintre matrice şi ranfort trebuie să fie în concordanţă 

şi cu reacţie limitată, producând o legătură nici prea puternică, nici prea 
slabă; 
 Coeficienţii de expansiune termică trebuie să fie în concordanţă cu fazele 
componente pentru a nu produce microfisuri la răcire. 

 În cazul în care aceste condiţii nu sunt îndeplinite, apar defecte 
microstructurale ducând la deteriorarea proprietăţilor mecanice ale compozitului 

[145]. 
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 ZrO2 – Oxid de zirconiu 
 

 ZrO2 este o ceramică inertă în stare pură, care dobândeşte nişte proprietăţi 
extraordinare  dacă este dopată cu oxizi stabilizatori precum ytriu, magneziu şi 
calciu. Acesta este un polimer care se poate întalni în 3 forme: 

 Monoclinic; 
 Teragonal; 
 Cubic. 

 În mod normal la temperatura ambiantă, ZrO2 este monoclinic, această fază 

fiind stabilă până la 1170°C. Peste această temperatură, se transformă în 
tetragonală, iar peste 2370°C în cubică. Când are loc răcirea, transformarea 
tetragonal-monoclinică se produce în intervalul de 100°C - 1070°C. Proprietăţile 
mecanice îmbunătăţite în urma acestei transformări, se utilizează în realizarea de 

biocompozite şi în aplicaţii convenţionale de ceramică datorită biocompatibilităţii 
bune.  
 Proprietăţile de interes în utilizarea acestor ceramice sunt: 

 Rezistenţa mecanică; 
 Duritatea; 
 Tenacitatea; 
 Rezistenţa la uzare; 
 Proprietăţile termice. 

 Tipul şi cantitatea de aditivi pentru a stabiliza ZrO2 în starea tetragonală 

este o variabilă importantă în compoziţie care afectează toate proprietăţile 
mecanice. Conţinutul de ytriu este cea mai importantă variabilă în ZrO2 stabilizată 
cu Y. Pentru a avea proprietăţi mecanice bune este important ca microstructura să 
nu conţină faze monoclinice care ar avea un comportament similar cu defectele, 
aceasta dictând nivelul minim de stabilizator care se poate adăuga (aprox 1,8 mol% 
Y în soluţie solidă pentru a stabiliza starea tetragonală şi a îmbunătăţii proprietăţile 
mecanice). 

 ZrO2 tetragonal se degradează când este în contact cu apa la temperaturi de 

200-300°C, datorită măturării fazei metastabile care restricţionează utilizarea sa în 
aplicaţii pe termen lung  [146]. 
 Dintre toţi oxizii ceramici, ZrO2 biomedical are cele mai bune proprietăţi 
mecanice, existând peste 600000 de capuri femurale implantate, realizate din acest 
material la nivel mondial. 
 Deoarece ZrO2 este bioinert, acesta nu creeză legături cu osul natural. 

 ZrO2 parţial stabilizat este un material utilizat ca ranforsare pentru 
numeroase ceramici, datorită rezistenţei mecanice ridicate şi tenacităţii, de 
asemenea datorită bioinerţiei. Totuşi, aplicaţia acestui material este limitată 
deoarece acesta reacţionează cu hidroxiapatita, formând TCP şi ZrO2 stabilizat 
complet, acesta fiind un mare dezavantaj. 
 Materialele ranforsate cu ZrO2 se pot fabrica prin mai multe metode: mixare 

mecanică, metode sol-gel, mixare solid-lichid şi metode de precipitare urmate de 
uscare, calcinare, formare şi sinterizare. 
 Adăugarea de ZrO2, scade temperatura de descompunere a HA [147]. 
  
 Al2O3 – Oxid de aluminiu sau Alumină 

 
 Aceasta este o ceramică biocompatibilă, cu proprietăţi mecanice foarte bune 

şi care se utilizează mai ales în părţi ale corpului unde există un risc mare de uzură. 
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 Aceasta este o ceramică inertă care se utilizează pentru aplicaţii unde apar 
solicitări mecanice ca şi protezele de şold sau implanturile dentare.  

 Alumina se poate utiliza pentru aplicaţii de termen lung datorită 
biocompatibilităţii excelente de care dispune şi datorită capsulei fine care se 
formează care permite fixarea necimentată a protezelor. De asemenea, aceasta are 
un coeficient de frecare extrem de scăzut şi de uzură la fel. 
 Proprietăţile excelente ale aluminei se datorează dimensiunii grăunţilor 
foarte redusă de aproximativ 4 microni şi datorită distribuţiei înguste a mărimii 
grăunţilor care duc la o rugozitate foarte scăzută. 

 Rezistenţa mecanică, rezistenţa la oboseală şi tenacitatea alfa-aluminei 
policristaline, depinde de mărimea şi puritatea grăunţilor. Cu o dimensiune de 4 
microni şi puritate de 99,7% se obţine o bună rezistenţă flexurală, excelentă 
rezistenţa la oboseală dinamică şi de impact, rezistenţă la propagarea fisurilor 

subcritice şi o excelentă rezistenţă la compresiune [148]. 
 Aplicaţiile clinice ale aluminei includ proteze de genunchi, os şi şuruburi 
dentare, reconstrucţie maxilofacială şi alveolă dentară, substitut de oase osiculare, 

înlocuiri de segmente osoase. 
 Modulul elastic ridicat al aluminei crează tensiuni (stress shielding) care duc 
la destabilizarea implantului la pacienţii cu osteoporoză. 
 În cazul adăugării de alumină sub formă de „platelets” mari, tenacitatea HA 
a crescut fără să existe reacţii semnificative între faze, deşi îmbunătăţirea 
rezistenţei mecanice a fost minimă datorită formării microfisurilor în jurul „platelets” 

din cauza coeficientului de expansiune termică diferit.  
 În cazul utilizării pudrei fine de Al2O3 nu au apărut microfisuri, dar 
proprietăţile mecanice nu au fost îmbunătăţite semnificativ datorită limitării 
proprietăţilor aluminei. 
 Conform Ji et al., 1992, când pudre de alumină şi HA sunt amestecate şi 
sinterizate în aer la 1100-1400°C, HA se descompune şi reacţionează cu alumina, 
creând faze secundare nedorite [149]. Din acest motiv, pentru a crea aceste 

materiale bifazice, se utilizează un dopant în HA care stabilizează termic produsul 

până la temperaturi mai ridicate. Un exemplu de asemenea dopant este dat de 
Mg2+. 
 La temperaturi peste 1300°C Al2O3 reacţionează complet cu HA creând 
aluminaţi. Această reacţie poate fi evitată prin adiţia de CaF2 în amestecul de pudre 
[150]. 

 

 
2.3.3.2 HA/Al2O3 
 

 Datorită proprietăţilor mecanice ale acestei ceramici bioinerte şi a excelentei 
biocompatibilităţi, este una dintre cele mai utilizate pentru a crea materiale bifazice 
pentru substituţia osoasă. Deşi există şi studii care utilizează alte ceramici pentru 

asemenea aplicaţii cum ar fi ZrO2, alumina este mai bine tolerată în organism pe 
termen lung. 
 Materialele bifazice HA-Al2O3 au arătat rezistenţă la încovoiere îmbunătăţită 
raportată la HA [151]. 
 Kim et al. [152] au obţinut o rezistenţă la încoviere de 255 MPa în cazul HA 

conţinând 40 vol% de Al2O3 după presare la cald timp de 2 ore la 30 MPa şi 1200°C.  
 Li et al. [151] au obţinut o rezistenţă la încovoiere de 250 MPa în cazul HA 

conţinând 30 vol% de αAl2O3 după presare izostatică la cald cu 200 MPa la 1275°C, 
deşi în mod normal presarea HA sinterizate se face la 100 MPa [153]. 
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 Conform Evis et al., densificarea materialelor bifazice HA-αAl2O3 când 
temperatura de sinterizare a crescut de la 1100 la 1200°C. Porozitatea a crescut de 

asemenea odată cu creşterea cantităţii de alumină, pentru a reduce acest aspect 
probele au fost presate la cald la 60 MPa în vid, densificarea a fost superioară faţă 
de sinterizarea în aer. Între 1100-1200°C stabilitatea fazei HA a descrescut dramatic 
şi în toate materialele realizate (10 wt%, 25 wt%, 40wt%) Ha s-a transformat 
aproape în totalitate în αTCP, apărând aluminaţi de calciu (CaAl2O4, Ca2Al2O5). Se 
crede că s-a format iniţial CaO în tranziţia HA-αTCP care după aceea a reacţionat cu 
α-n-Al2O3 formând aceşti aluminaţi. În cazul materialelor cu 10 şi 25% α-n-Al2O3, 

HA a fost stabilă după presarea la cald la 1100°C, descompunându-se abia între 
1100 şi 1200°C. După sinterizarea în aer la 1100°C volumul unitaţii de celule 
hexagonale s-a schimbat, ceea ce a sugerat că HA netransformată era defiecientă în 
Ca2+ si OH-. La 1200°C sinterizare în aer, nu mai există HA în structură. 

Microduritatea a crescut pentru materialele conţinând 10 şi 25 % Al2O3 după 
creşterea temperaturii de sinterizare de la 1100°C la 1200°C. Proba de 40 wt% 
afişează o sinterabilitate şi duritate scăzută comparată cu celelalte compoziţii din 

cauza porozitaţii mai ridicate, ceea ce necesită o temperatură mai ridicată pentru a 
se densifica. O tenacitate maximă Kic de 2 MPa/m a fost observată în materialul 
conţinând  40 wt% Al2O3. Aceştia au rezumat prin faptul că presarea la cald în vid 
îmbunătaţeşte densificarea şi înlătură riscurile descompunerii HA în faze secundare. 
Pe măsură ce cantitatea de alumină a crescut, sinterabilitatea a scăzut. Presarea la 
cald la 1200°C a dat cele mai bune proprietăţi mecanice (microduritate şi tenacitate) 

raportat la presarea la 1100°C [154]. 
 Conform Kim et al., adiţia de 5 vol% de MgF2 în materialele bifazice, 
împiedică complet tranziţia de fază, observându-se formarea de MgAl2O4. În cazul 
probelor cu conţinut de 20 vol% alumină, disocierea HA a fost inhibată complet până 
la temperaturi de 1400°C. Densificarea materialului a fost crescută, ceea ce a 
influenţat pozitiv şi proprietăţile mecanice (rezistenţa la încovoiere 170 MPa, 
duritatea Vickers 7 GPa) [155]. 

 Kim et al., raportează faptul că fabricarea materialelor bifazice HA-Al2O3 cu 

adiţie de CaF2 îmbunătăţeşte proprietăţile mecanice (duritate, modul de elasticitate, 
rezistenţă mecanică şi tenacitate) faţă de cele fără aditivi. De asemenea, celulele 
„osteoblast-like” au avut o activitate favorabilă de proliferare şi diferenţiere pe 
probele conţinând 20 vol% Al2O3, indicând o viabilitate şi activitate celulară 
comparabilă cu HA [150]. 
 

2.3.3.3 Hidroxiapatita dopată 
 

 Una dintre tehnicile de îmbunătăţire a proprietăţilor HA este doparea 
acesteia cu cantităţi mici de ioni care afectează enorm proprietăţile produsului final, 
chiar dacă sunt în concentraţii mici (1-5%). 
 În tabelul următor avem câteva exemple de substanţe care pot crea 

substituţii în reţeaua cristalină a hidroxiapatitei. 

Tabel 2.10 Pricipalele substituţii ionice care se pot realiza în structura hidroxiapatitei 

Me XO4 Y 

Ca2+ REE3+ Na+ SiO4
4- CO3F

3- SO4
2- CO3

2- OH- O2
- 

Sr2+ □ ... ... AsO4
3- HPO4

2- S2
2- F- H2O 
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Pb2+ ...   PO4
3- CO3

2- O2- Cl- N2 

Mg2+    VO4
3- ... ... I- □ 

Ba2+    ...   Br- ... 

 
 În plus, dopajul cu ioni influenţează şi celelalte proprietăţi ale 

hidroxiapatitei, nu doar pe cele mecanice, cum ar fi solubilitatea, 
biocompatibilitatea, stabilitatea termică şi bioactivitatea.  
 Faza apatitică care constituie componenta inorganică a ţesutului osos, poate 
fi descrisă ca şi o apatită fosfo-calcică multisubstituţională în care substanţele ionice 
ca şi carbonatul, fluorul, magneziul, sodiul, etc. au un rol important în mineralizarea 

osoasă şi acestea reflectă istoria regimului alimentar, sau expunerea la materiale 
periculoase ca şi în cazul plumbului şi stronţiului [119]. Tipul şi cantitatea de 

substituţii ionice din osul natural variază de la persoană la persoană în funcţie de 
sursa de apă, regimul alimentar şi posibilele afecţiuni medicale. 

Tabel 2.11 Compoziția chimică a diferitelor țesuturi osoase [87] 

Compoziţie Smalţ Dentină Os 

Calciu, Ca2+ 36,5 35,1 34,8 

Fosfor, P 17,7 16,9 15,2 

Sodiu, Na+ 0,5 0,6 0,9 

Magneziu, Mg2+ 0,44 1,23 0,72 

Potasiu, K+ 0,08 0,05 0,03 

Ion carbonat, CO3
2- 3,5 5,6 7,4 

Fluoruri, F- 0,01 0,06 0,03 

Cloruri, Cl- 0,30 0,01 0,13 

Pirofosfat, P3O7
4- 0,022 0,10 0,07 

Alte elemente: Sr2+, Pb2+, Zn2+, Cu2+, 
Fe3+, Al3+ 

<0,01 <0,01 <0,01 

Total anorganic 97 70 65 

Total organic 1,5 20 25 

Apă adsorbită 1,5 10 10 

 Încorporarea unor ioni poate creşte (ex. CO3
2−, Mg2+ or Sr2+)  sau descreşte 

(ex. F−)  solubilitatea hidroxiapatitei şi prin aceasta biodegradabilitatea [122]. 
 Studii au arătat că răspunsul biologic şi activitatea hidroxiapatitei pot fi 
stimulate prin substituţia în cantităţi mici cu ioni ca şi siliciul, carbonat sau magneziu 
[123], [124].  
 În cele mai multe cazuri, doparea HA cu diferiţi ioni cauzează apariţia fazelor 
secundare de αTCP şi βTCP, şi în unele cazuri mai grave (doparea cu Li şi Si), apar şi 

faze ca şi CaO, care sunt de nedorit în ceramicile fosfocalcice. 

 Hidroxiapatita dopată cu 2 tipuri de ioni în acelaşi timp a înregistrat o rată 
de disoluţie mai scăzută decât HA nedopată sau dopată cu un singur tip de ioni, 
când a fost expusă la condiţii fiziologice simulate timp de 21 de zile [125]. 
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 Conform Webster et al, schimbările ce intervin în volumul hidroxiapatitei 
dopate, implică faptul că fiecare dopant (Mg2+, Zn2+, La3+, Y3+, In3+ si Bi3+), 

înlocuieşte calciul în structura HA, având în vedere că ionii mai mici decât cei ai 
calciului (Mg2+, Zn2+, In3+, Y3+) corespund cu o micşorare a volumului cristalin, iar 
ionii mai mari (Bi3+, La3+) corespund unei creşteri a volumului cristalin. Această 
observaţie este în conformitate şi cu studiul realizat de Ergun et al, din care rezultă 
că Mg2+, Zn2+ şi Y3+ vor substitui calciul în structura HA. De asemenea, conform 
Webster et al, mărimea grăunţilor hidroxiapatitei dopate, diferă în diametru, Mg-HA 
şi Zn-HA având grăunţii mai mari decât HA şi celelate eşantioane dopate cu La3+, 

Y3+, In3+ şi Bi3+, având grăunţii mai mici  [125], [126]. 
 
 Carbonat (CO3

2-) 
 

 Ionii de carbonat se găsesc din abundenţă în interiorul şi în jurul ţesutului 
mineral al osului (8 wt%) şi sunt fie adsorbiţi la suprafaţa cristalelor minerale, fie 
sunt prezenţi ca şi o fază amestecată de CaCo3 sau MgCO3 [110]. 

 Ionii de carbonat constituie parte integrală din structura mineralului osos şi 
au posibilitatea de a crea mai multe tipuri de substituţii (hidroxil sau fosfat) în 
condiţii fiziologice [127]. De asemenea, creşterea concentraţiei locale de ioni de 
calciu şi fosfor poate duce la o precipitare spontană de apatită, prin urmare 
substituţia cu ioni de carbonat a ionilor de fosfat sau hidroxil va creşte concentraţia 
locală de ioni de fosfat în teorie, ducând la mineralizare osoasă. Alte studii au arătat 

că hidroxiapatita dopată cu carbonat se resoarbe în condiţii fiziologice, permiţând 
precipitarea de mineral osos în aceste zone de resorbţie, devenind astfel mai 
bioactivă decât hidroxiapatita densă care are o resorbabilitate minimă după 
sinterizare [109]. 
 Conform Kanaan et al, încorporarea de carbonaţi în HA alături de alţi ioni 
esenţiali (Na+,Mg2+, K+, F-, Cl-), scade atât proprietăţile mecanice cât şi întârzie 
proliferarea osteoblastelor MC3T3 raportat la HA nedopată, deşi această HA dopată 

cu carbonaţi este biocompatibilă [128]. 

 
 Siliciu (Si) 
 
 Studii in vivo şi in vitro au arătat cât de important este acest element pentru 
formarea de ţesut osos nou şi calcificarea acestuia. Studii realizate cu microscopul 
electronic cu baleiaj au demonstrat că în osul care se află în creştere activă se 

găseşte siliciu în concentraţie de până la 0,5 wt%. Ca urmare a acestor rezultate, 
putem trage concluzia că încorporarea de siliciu sau a unor grupuri de silicaţi în 
structura hidroxiapatitei are potenţialul de a îmbunătăţii bioactivitatea. Un aspect 
important în realizarea acestor subtituţii este riscul de a crea instabilitatea termică a 
produsului dopat şi descompunerea Si-HA după sinterizare în faze secundare 
nedorite, ca şi CaO sau TCP [129].  

 O hidroxiapatită dopată cu siliciu a fost dezvoltată de Gibson et al. (1999) 
prin încorporarea unei cantităţi mici de siliciu (0,4 wt%) în structura HA printr-o 
metodă de precipitare apoasă. Raportul Ca/(P+Si) de 1,67 fiind echivalent cu cel al 
hidroxiapatitei pure şi nu au fost observate faze secundare la sinterizarea Si-HA la 
1200°C timp de 2 ore. Studiile iniţiale in vitro au indicat că Si-HA a stimulat 

formarea unui strat superficial apatitic într-o soluţie fiziologică artificială şi că 
aceasta a stimulat răspunsul celular comparativ cu HA stoechiometrică [123]. 

 Bioactivitatea in vivo a granulelor de hidroxiapatită a fost stimulată de 
substituţia grupurilor de silicati în structura HA, ducând la creşterea semnificativă a 
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întrepătrunderii osoase şi la acoperirea granulelor Si-HA, comparativ cu granulele de 
HA [111].  

 
 Zinc (Zn2+) 
 
 A fost raportat de Webster et al. că doparea HA cu 2 mol% de Zn poate 
creşte semnificativ adeziunea osteoblastelor comparativ cu HA nedopată [130]. 
 Ito et al. au determinat că doparea cu Zn în cantităţi de 0,6-1,2 wt% a 
intensificat proliferarea celulelor „osteoblast-like” în cazul materialului bifazic 

TCP/HA [131]. 
 Un alt studiu similar a descoperit că Zn este un inhibitor in vitro a resorbţiei 
osoase osteoclastice [132]. 
 Conform Webster et al., doparea cu Zn a creat în HA o rată foarte mare de 

disoluţie, pierzând 13% din masă în 21 de zile în condiţii biologice simulate, contrar 
cercetărilor lui Ito et al., care raportau o disoluţie mai scăzută, deşi sunt diferenţe 
între cele două experimente şi nu poate exista o comparaţie directă [125], [131], 

[132].  
 
 Ytriu (Y3+) 
 
 Webster et al. au raportat că în cazul hidroxiapatitei dopate cu 2 mol% de 
ytriu, adeziunea osteoblastelor a fost cu 28% mai mare decât pentru hidroxiapatita 

nedopată. Cantităţi mai semnificative de Y dau rezulate mai bune de adeziune 
celulară, dar efectul nu arată creşteri semnificative peste 5-7 mol% [130]. 
 De asemenea, conform Webster at al., doparea cu ytriu creşte adeziunea 
osteoblastelor [125]. 
 
 Indiu (In3+) 
 

 Conform Hidaka et al. şi Webster et al., In3+ scade cristalinitatea HA şi prin 

urmare creşte rata de disoluţie. De asemenea, conform Webster at al. doparea cu 
indiu creşte adeziunea osteoblastelor. Conform Webster et al. Zn-HA a scăzut cu 8% 
în masă după 21 de zile în condiţii biologice simulate [125], [133]. 
 
 Mangan (Mn) 
 

 Gradul de descompunere a Mn-HA depinde de cantitatea de Mn introdusă în 
pudra iniţială şi de temperatura de calcinare. HA conţinând 0,1-1 wt% Mn nu s-a 
descompus până la 800°C. Au fost identificate insule izolate de Mn în faza cristalină 
în structura hidroxiapatitei dopate. 
 Proliferarea celulară este mai scăzută decât în cazul HA, dar celulele au 
morfologia corectă determinată de aderenţă şi răspândire [134]. 

 Influenţa Mn depinde de asemenea de compoziţia chimică a constituentului 
de bază care este introdus în structura HA. 
 Influenţa Mn asupra proprietăţilor mecanice este controversată şi depinde 
de compusul chimic din care provine Mn. 
 

 Fluor (F-) 
 

 Ionii de F înlocuiesc gruparea OH în structura HA, scăzându-i solubilitatea, 
ceea ce este de dorit în aplicaţiile dentare de prevenire a deteriorării danturii [128]. 

BUPT



52     Stadiul actual al cunoașterii - 2  

Aceştia stimulează proliferarea şi diferenţierea celulelor osoase, deşi în concentraţii 
mari pot inhiba proliferarea celulară prin eliberarea de ioni de Ca2+ în HA datorită 

solubilităţii scăzute. De asemenea, concentraţiile mari pot provoca creşteri anormale 
de ţesut şi proprietăţi mecanice scăzute. Concentraţia optimă de F în HA pentru 
aplicaţii biomateriale fiind raportată ca 0,033-0,4 mol F-/mol apatită. F 
îmbunătăţeşte stabilitatea termică şi creşte modulul de elasticitate, ceea ce nu este 
de dorit în aplicaţiile cu încărcări mecanice utilizate în cazul dinţilor şi oaselor din 
cauza concentrării de tensiune. 
 Acest material se foloseşte şi ca dopant în cazul compozitului HA-ZrO2 

deoarece stabilizează termic HA împiedicând descompunerea acesteia la temperaturi 
mai ridicate, astfel se pot obţine proprietăţi mecanice mai bune datorită densificării 
la temperaturi mai mari. 
 

 Bismut (Bi3+) 
 
 Conform Webster et al. acest dopant are cele mai bune proprietăţi de 

compatibilitate biologică, dar deoarece nu este un element întâlnit în mod normal în 
corpul omenesc este nevoie de studii pentru determinarea utilităţii sale în domeniul 
materialelor utilizate în ortopedie şi medicină dentară [125]. 
 
 Magneziu (Mg2+) 
 

 Doparea hidroxiapatitei cu magneziu prin metoda implantării cu flux de ioni, 
măreşte rata de creştere osoasă [135] şi abilitatea de a crea legături cu osul [124]. 
Mecanismul exact nu este cunoscut dar există studii care arată că aportul de 
magneziul intăreşte oasele la oameni şi animale [136] şi că deficienţa în acest 
element poate cauza osteoporoză la om şi şobolani. Acesta este un element întâlnit 
în mod normal în structura osului şi procentul este de 0,44-1,23 % în funcţie de 
tipul de ţesut osos, smalţul dentar conţine 0,44 %, dentină 1,23 % şi osul 0,72 % 

magneziu [57]. 

 Adiţia de magneziu în straturile de acoperire cu HA utilizate în cazul 
implanturilor din aliaje de titan creşte în mod simţitor legăturile osoase la şase 
săptămâni după implantare în femurul de iepure. Rezistenţa la alunecare a interfeţei 
în cazul implanturilor acoperite cu Mg-HA a fost de 3,54 ± 1,41 MPa, comparativ cu 
1,97 ± 1,17 MPa în cazul acoperirilor cu HA [124]. 
 Încorporarea de magneziu poate afecta de asemenea cristalinitatea 

acoperirilor cu HA şi poate avea un rol important în adeziunea celulară. Molecule ca 
şi intregrina şi fibronectina interacţionează cu acesta favorizând ataşamentul celular 
şi proliferarea celulară crescând bioactivitatea implanturilor de titan acoperite cu 
Mg-HA [124]. 
 Conform Webster et al., doparea cu 2 mol% de Mg creşte semnificativ 
adeziunea osteoblastelor comparat cu HA nedopată [130]. 

 Serre et al. a descoperit că adaosul de 20 wt% de Mg reduce 
osteoconductivitatea ceramicii apatitice faţă de celulele „osteoblast-like”, indicând că 
o cantitate prea mare de dopant poate fi defavorabilă materialului final, deşi în 
cantităţi mici are efecte dorite [137]. 
 De asemenea, conform Webster at al. doparea cu magneziu creşte 

adeziunea osteoblastelor. Mg-HA are fosfataza alcalină aproape identică cu cea a HA 
după 7 zile, dar după 21 este aproape dublă, dar mai scăzută decât HA dopată cu 

ioni trivalenţi, acesta fiind un semn al adeziunii celulare mai crescute [125]. 
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 Ionii de Mg2+ stabilizează faza β-TCP în timpul tratamentului termic şi tind 
să stabilizeze HA cu o singură fază în prezenţa ionilor de CO3 chiar şi la 1300°C 

[138]. 
  
 

2.3.3.4 Magneziul ca şi dopant 
 

 Magneziul este unul dintre cei mai importanţi ioni bivalenţi care ajută la 
menţinerea sănătăţii dinţilor şi stimulează transformarea osului imatur (amorf) într-

un os matur şi cristalin [128]. Acesta este de asemenea cunoscut pentru prevenirea 
fracturilor osoase datorită creşterii elasticităţii oaselor. 
 Ca şi rezultat al studiului realizat asupra principalilor dopanţi utilizaţi în cazul 
hidroxiapatitei, acest element a reieşit că aduce cele mai multe avantaje. În primul 

rând acesta stabilizează descompunerea HA la temperaturi de sinterizare mai 
ridicate, ceea ce va permite densificarea ceramicii la temperaturi superioare şi 
implicit proprietăţi mecanice mai bune [139]. 

 De asemenea, s-a observat că proprietăţile biologice sunt similare cu cele 
ale hidroxiaptitei şi chiar superioare în unele studii, cu condiţia să nu se utilizeze o 
cantitate prea mare de dopant. 
 În cazul bioceramicilor bifazice HA/βTCP, acesta previne tranziţia βTCP-αTCP 
până la temperaturi mai ridicate. 
 Un aspect importart de menţionat este faptul că o cantitate prea mare de 

Mg va reduce osteoconductivitatea şi solubilitatea va creşte, rezultând că este 
important de determinat cantitatea de Mg optimă pentru fiecare aplicaţie [137]. 
 În majoritatea studiilor realizate pentru Mg-HA, apare βTCP ca şi fază 
secundară, deoarece temperatura de tranziţie a HA în TCP scade cu creşterea 
conţinutului de Mg, astfel 0,25Mg-HA este stabilă până la 840°C, 0,5 Mg-HA până la 
760°C şi 1,0 Mg-HA până la 660°C comparat cu HA care este stabilă până la 960°C 
[138], [140]. 

 Doparea cu 2,5-7,5 vol% prezintă densităţi de osteoblaste ridicate. 

 Conform Tan et al. Mg-HA care conţine 1 % Mg prezintă cele mai bune 
proprietăţi mecanice (modulul de elasticitate de 136,3 GPa, duritate Vickers de 7,66 
GPa, tenacitatea 1,48 MPam1/2 comparat cu HA 113,57/7,10/1,08), deşi acesta a 
studiat doar compoziţii de Mg-HA conţinând între 0,05-1 wt% Mg. De asemenea nu 
este raportată descompunerea HA chiar şi după sinterizare la temperaturi de 
1400°C. Toate compoziţiile au o densitate teoretică de 98% când sunt sinterizate la 

temperaturi peste 1050°C [141]. 
 Caccioti et al. a studiat Mg-HA conţinând între 0,6-2,4 wt% Mg şi a 
demonstrat că gradul de cristalinitate scade progresiv cu creşterea conţinutului de 
Mg. Această lucrare arată apariţia fazei βTCP la concentraţii mai mari de 0,5 wt% 
Mg şi densităţile finale ale Mg-HA sunt mai scăzute decât ale HA din cauza porozităţii 
reziduale [140]. 

 În cantitate redusă magneziul îmbunătăţeşte bioactivitatea [142]. 
 Kalita et al. indică că procentajul de Mg optim pentru a obţine proprietăţi 
mecanice îmbunătăţite este de 1 wt%, deşi experimentează cu un conţinut de Mg de 
până la 4 %. Densitatea maximă obţinută este de 3,29 g/cm3 în cazul probei de 1 
wt% Mg-HA, şi duritatea creşte cu 20% faţă de HA şi rezistenţa la compresiune 

creşte cu 34% faţă de HA. De asemenea, în acest experiment se demonstrează că în 
jurul temperaturii de 500°C are loc cristalizarea completă a hidroxiapatitelor 

obţinute. De asemenea, lucrarea relevă faptul că datorită adiţiei de Mg a crescut 
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gradul de cristalinitate şi nu au apărut faze secundare în HA dopată cu 1 wt% Mg 
[143]. 

Tabel 2.12 Proprietăţile comparate ale HA, osului şi MgHA 1% 

Proprietăţi HA densă 
Os 

MgHA 1% 
Paralel Normal 

Densitatea teoretică 
[g/cm3] 

3,156 - - 

Duritate [GPa] 7,10 - 7,66 

Rezistența la tracțiune 
[MPa] 

40-100 124-174 49 - 

Rezistența la incovoiere 
[MPa] 

20-80 160 - - 

Rezistența la compresiune 
[MPa] 

100-900 170-193 133 1200 

Tenacitatea [MPa/m1/2] ~1 2-12 - 1,48 

Modulul lui Young [GPa] 70/120 17-18,9 11,5 136,3 

 

 Conform Ryu et al., conţinutul mai ridicat de MgO împiedică creşterea 
grăunţilor de HA/TCP şi scade sinterabilitatea, rezultând că optim ar fi o cantitate de 
1 wt% Mg. De asemenea, Mg-HA are o bună biocompatibilitate fără citotoxicitate 
[144]. 
 Ca şi concluzie a literaturii studiate putem spune că magneziul este 
recomandat ca şi dopant pentru hidroxiapatită din următoarele motive: 
 

 Îmbunătăţeşte proprietăţile mecanice ale HA; 
 Mg2+ stabilizează faza β-TCP crescând temperatura de tranziţie a α-TCP 

până la 1600°C; 
 Biocompatibilitate fără citotoxicitate şi bune proprietăţi de biodegradare; 
 Magneziul este în strânsă legătură cu mineralizarea ţesuturilor calcificate 

stimulând direct proliferarea osteoblastelor.  
  

 Riscurile care pot apărea la utilizarea Mg pentru doparea HA sunt 
următoarele: 
 
 O cantitate prea mare de Mg poate scădea gradul de cristalinitate, 

cristalitele devenind mai mici şi neregulate, formând aglomerate datorită 
dimensiunii; 

 Creşterea cantităţii de Mg poate induce apariţia TCP la temperaturi mai 
scăzute; 

 Un conţinut crescut de MgO inhibă creşterea grăunţilor de HA/TCP şi scade 
sinterabilitatea. 
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3 MATERIALE ŞI METODE 
 

 

3.1 Sinteza bioceramicii 
 
 În urma studierii literaturi şi a metodelor existente de sintetizare a 
hidroxiapatitei s-a ales metoda de sintetizare prin precipitarea apoasă. Această 

metodă de sintetizare oferă posibilitatea de a varia parametrii reacţiei independent 
unul de celălalt şi asigură o bună reproductibilitate a procesului [125]. 

 Astfel, se pot modifica următorii parametri:  
- Cantitatea de reactivi şi implicit stoechiometria; 
- pH-ul; 
- Temperatura la care se realizează reacţia; 

- Viteza de rotaţie; 
- Durata de maturare a soluţiei. 

 Un alt avantaj al acestei metode constă în faptul că oferă o siguranţă mai 
mare în desfăşurarea experimentului deoarece se poate alege o temperatură de 
reacţie mai scazută. Acest parametru mai scăzut poate creea condiţii mai sigure, 
atât pentru persoana care realizează experimentul, cât şi pentru instalaţia utilizată 
care se poate uza mai repede la temperaturi mai ridicate. 

 Sinteza este relizată pornind de la următorii reactivi: 
- Calciu nitrat tetrahidrat Ca(NO3)2∙4H2O (Carlo Erba Reagenti SpA, 

Italia); 
- di-Amoniu hidrogen fosfat soluţie (NH4)2HPO4 (Carlo Erba Reagenti SpA, 

Italia); 
- Magneziu nitrat hexahidrat Mg(NO3)2∙6H2O (AppliChem G.m.b.H., 

Germania). 
 Etapele în care se amestecă diferiții compuși chimici sunt foarte importante 

şi acestea ne dau rezultatul dorit şi stoechiometria corespunzătoare (raportul dintre 
Ca şi P) în substanţa finală, raportul Ca/P al hidroxiapatitei pure fiind de 1,667 
[157], [158]. 

 
 

3.1.1 Bioreactorul 
 

 Procesul de sinteză a hidroxiapatitei este realizat utilizând un bioreactor cu 
pereţi dublii prin care circulă un fluid termoconductiv cu ajutorul unui termostat 
(Unistat Tango, Huber G.m.b.H., Germany). Acest termostat este un circulator etanş 
pentru fluidul care va încălzi uniform pereţii bioreactorului în timpul experimentului. 
Acelaşi termostat se poate utiliza şi pentru experimente care utilizează o cuvă 

neizolată de exterior [156]. 
 Capacitatea bioreactorului utilizat este de 4,5 litri şi temperatura la care s-a 
realizat experimentul este de 50°C. Această temperatură a fost aleasă în urma unor 

experimente la diferite temperaturi care au demonstrat că rezultatele sunt 
asemănătoare şi această temperatură oferă o siguranţă mai mare a aparaturii şi a 
utilizatorului. Fiecare experiment realizat la această temperatură are o durată de 20 

de ore (timp de maturare) şi viteza de rotaţie este de 220 rotaţii/minut.  
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 Procesul este început cu apă deionizată care este turnată în bioreactor şi 
adusă la temperatura dorită de 50°C în cazul nostru.  A doua etapă constă în 

adăugarea Ca(NO3)2∙4H2O şi pornirea paletei de rotaţie pentru a dizolva cristalele de 
nitrat de calciu. În acest punct încep să apară diferenţe în funcţie de produsul pe 
care dorim să îl obţinem, în cazul în care dorim hidroxiapatită pură sau 
hidroxiapatită dopată cu magneziu. 
 
 
 

 
 
 
 

 

  

DRX, MEB 

Mg(NO
3
)
2
·6H

2
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Figura 3.1 Schema obţinerii produsului final 
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a) Pentru a obţine hidroxiapatită pură se adaugă soluţie de hidroxid de 
amoniu NH4OH (Carlo Erba Reagenti SpA, Italia) cu concentraţia de 30 % pentru a 

aduce pH-ul la 11, după care se va adăuga soluţia de (NH4)2HPO4 cu ajutorul pompei 
peristaltice (Masterflex easy-load L/S, USA) pentru a fi asimilată treptat cu viteza de 
aproximativ 25 ml/minut. 

b) Pentru a obţine hidroxiapatită dopată, în primul rând trebuie realizat 
calculul de înlocuire a calciului din nitratul de calciu cu magneziu din nitratul de 
magneziu. Aşadar în conformitate cu procentajul de magneziu pe care îl dorim vom 
adăuga Mg(NO3)2∙6H2O imediat după ce nitratul de calciu s-a dizolvat şi după vom 

echilibra din nou pH-ul ca mai sus şi se va adăuga soluţia de fosfat în acelaşi mod. 
 
 

 

 

 Având în vedere volumul bioreactorului pentru sinteza de hidroxiapatită pură 
s-au utilizat aproximativ 3,5 moli de nitrat de calciu. Pentru sinteza de hidroxiapatită 
dopată s-a înlocuit 1wt%, 2 wt%, 5 wt% şi respectiv 10 wt% din cantitatea de 
calciu cu magneziul din nitratul de magneziu, astfel pentru fiecare procent de calciu 
înlocuit s-a adăugat aproximativ 15 grame de nitrat de magneziu. 

 
Figura 3.2 Bioreactorul şi termostatul la care este conectat 
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3.1.2 Filtrarea 
 
 După ce trec cele 20 de ore de maturare se filtrează soluţia obţinută cu o 
pompă de vacuum (VWR vacuum gas pump, USA) şi se lasă la uscat în incubator 
(Heraeus incubator, Germania) la 40°C timp de 24-48 de ore.  

 

 

 

 Instalaţia de filtrare este formată dintr-un suport ceramic care are perforaţii, 
pentru scurgerea părţii lichide din soluţie, şi din filtre de hârtie foarte fine care sunt 

Figura 3.4 Instalaţia de filtrare 
alcătuită din pompa de vacuum 
şi suportul ceramic de filtrare 

Figura 3.3 Motorul 
agitatorului utilizat, IKA 

RW20, Germania 

 
Figura 3.5 Pudra de hidroxiapatita după filtrare 
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Figura 3.6 Vase realizate din alumina 
pentru calcinarea pudrelor de 

hidroxiapatită în ele 

dimensionate conform diametrului necesar. Suportul ceramic este plasat peste un 
vas de scurgere realizat cu două orificii, unul pentru aşezarea dispozitivului cu 

substanţa de filtrat şi celălalt pentru plasarea tubului pompei de vacuum care va 
realiza filtrarea. După ce soluţia obţinută în bioreactor este maturată se scoate prin 
partea inferioară a aparatului unde are un şurub de eliminare a conţinutului. 
Deoarece soluţia realizată are un volum mai mare decât suportul utilizat pentru 
filtrare, această etapă se realizează de 3-4 ori pentru fiecare sinteză. 
 Şi acest proces are două etape: 

 Prima constă în filtrarea părţii lichide din soluţie; 

 A doua constă în spălarea părţii solide rămase şi filtrarea pentru 
eliminarea lichidelor din nou.  
 În final vom obţine o „turtă” de substanţă solidă, care în literatura ştiinţifică 
se mai numeşte şi „cake”, care se poate vedea în figura de mai jos. Aceasta conţine 

încă umiditate şi de aceea e nevoie de uscare şi calcinare pentru a purifica ceramica 
obţinută. 

 

 

3.1.3 Calcinarea 
 

 După ce pudra obţinută este uscată, se mărunţeşte şi se calcinează în cuptor 
(Nabertherm, Germania) cu mediu atmosferic la 900°C timp de 1 oră şi cu o rată de 

creştere a temperaturii de 5°C pe minut. Deci procesul durează în total mai mult de 
7 ore cu tot cu perioada de încălzire treptată şi răcire treptată. 
 Această etapă este necesară deoarece după sinteză nu obţinem 
hidroxiapatită cu proprietăţile dorite deoarece încă există impurităţi din soluţie care 
vor dispărea doar după creşterea 
temperaturii peste 450°C şi prin această 
calcinare se obţine şi cristalizarea pudrei. 

Deci apa reziduală şi nitratul de amoniu sunt 
eliminate în jur de 450°C şi la 900°C se 

obţine o cristalizare care ne permite analiza 
ulterioară prin difractometrie. 
 Următorul pas este testarea pudrelor 
cu difractometrul cu raze X pentru a verifica 
puritatea hidroxiapatitei şi analiza cu 

microscopul elctronic cu baleiaj va evidenţia 
mărimea grăunţilor şi structura produsului 
obţinut.  
 Pentru verificarea produsului obţinut 
din punct de vedere biologic se va realiza un 
test de citotoxicitate pe diferitele compoziţii 

obţinute. 
 
 

3.1.4 Realizarea esantioanelor 
  
 După ce pudrele obţinute sunt validate, acestea se pot turna în mulaje 

pentru a fi testate ca şi eşantioane de hidroxiapatită densă după etapa de 
sinterizare. Deoarece pudra conţine particule aglomerate în urma tratamentului de 
calcinare, aceasta trebuie în prealabil măcinată pentru a putea fi realizată o 
barbotină şi turnată.  
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După această etapă se poate realiza amestecul necesar cu apă deionizată şi 
agent dispersant în vederea turnării amestecului obţinut în mulajele confecţionate 

din ghips.  
 În etapa de realizare şi turnare a barbotinei trebuie aşteptat pentru a se 
usca eşantioanele în mulaj, după care poate fi înlăturat cofragul şi şlefuite probele 
de eventualele neregularităţi. 
 Ultimul pas în obţinerea eşantioanelor este sinterizarea acestora cu ajutorul 
unui cuptor care poate urca până la temperaturi de 1400°C. 
 

 
3.1.4.1 Măcinarea pudrei 

  
 După etapa de calcinare pentru a putea realiza forma eşantioanelor, avem 

nevoie de un amestec de substanţă uscată cu apă distilată numit barbotină, dar 
acesta nu poate fi realizat fără ca pudra rezultată să fie măcinată pentru a desprinde 
particulele care au fuzionat în urma tratamentelor prin care au trecut. Pentru a 

mărunţii pudra vom utiliza o instalaţie formată dintr-un suport cu 2 bare care se 
rotesc cu ajutorul unui motor, şi deasupra va fi plasat containerul cilindric cu 
amestecul de măcinat. Datorită rotirii barelor şi containerul se va roti timp de 3 ore 
până ce pudra va avea granulaţia potrivită pentru eşantioane. În interiorul cilindrului 
din polipropilenă de densitate mare se introduc bile de alumină care au rolul de a 
mărunţii, se introduc 500 ml de apă distilată şi 100 de grame de pudră calcinată.  

 După perioada de 3 ore, amestecul se filtreză din nou şi se aşează în 
incubator pentru uscare timp de 24 ore.  
 

 

Figura 3.7 Instalaţia utilizată pentru mărunţirea pudrei obţinute 
după calcinare, şi pentru realizarea amestecului de barbotină 

Pompa de vacuum (VWR vacuum gas pump, USA) 
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Figura 3.8 Pudra de hidroxiapatita după 
macinare 

 
3.1.4.2 Realizarea barbotinei 

  
 După ce pudra obţinută este uscată, are granulaţia necesară pentru a realiza 
barbotina în modul următor: 

 În interiorului cilindrului se introduc bilele necesare măcinării, iar pentru 

un amestec de 100 de grame se vor introduce 29 ml de apă distilată;  
 Deoarece dorim ca amestecul să conţină 

70% masă uscată se va utiliza un agent dispersant 

(Darvan 7-N, R.T. Vandelbilt company, USA) în 
proporţie de 1%, deci 1 ml în cazul de faţă; 

 Se adaugă treptat pudra obţinută până la 
încorporarea completă, după care cilindrul se închide 

etanş cu ajutorul capacului şi se porneşte instalaţia. 
 După ce am obţinut barbotina formată din 70% 
masă solidă, aceasta va fi turnată în formele pregătite 
pentru realizarea de eşantioane. Acestea au fost 
realizate din gips, locaşurile pentru turnarea discurilor 
de hidroxiapatită au fost realizate cu un burghiu cu 

diametrul de 16 milimetri. A fost aleasă această 
dimensiune deoarece cutiile de cultură celulară au 
diametrul de 15 mm şi după tratamentul termic final 
probele realizate se vor retracta puţin. Fiecare set de 
mulaj cuprinde o placă de bază şi 2 plăcuţe perforate 
fiecare cu câte 2 coloane de 6 locaşuri, în total 
obţinând un număr maxim de 24 de probe pe set. 

 

Figura 3.9 Agent 

dispersant, Darvan 7-N, 
R.T. Vandelbilt company, 

USA 
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 După recuperarea amestecului, acesta se extrage cu ajutorul unei pipete şi 
se plasează în fiecare locaş câteva picături până nu se mai vede fundul, se lasă să 
se usuce puţin după care se mai adaugă puţin pentru a nu se forma un gol în 
mijlocul discului. După ce tot amestecul a fost repartizat în mulaje se aşteaptă 
aproximativ o oră până ce probele se usucă puţin, astfel încât să nu fie deteriorate 
la demulare.  
 

  

Figura 3.12 Placă de ghips Figura 3.13 Mulaje de ghips 

  

Figura 3.14 Modul de umplere a 
mulajelor 

Figura 3.15 Eşantioane demulate 

Figura 3.11 Bile de 
alumina 

Figura 3.11 Motorul instalaţiei de 
marunţire 
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 Discurile obţinute după demulare au grosimi uşor diferite în funcţie de 
cantitatea de substanţă adăugată în locaş şi pentru a rectifica aceasta se şlefuiesc 

cu ajutorul hârtiei abrazive de diferite granulaţii. Prima dată se începe cu hârtia cu 
granulaţia cea mai mare pentru a lua marginile grosiere de pe discuri şi pentru a 
scădea rapid grosimea. După ce s-a ajuns aproape de o grosime dorită se trece la o 
nouă hârtie cu granulaţie mai mică şi tot aşa până la hârtia cu granulaţia cea mai 
fină care doar va lustrui suprafaţa probei. În mod normal grosimea discurilor nu 
trebuie să fie mai mare de 3 mm deoarece după şlefuire aceasta trebuie să fie 
aproximativ 2 mm pentru testele biologice. În cazul în care discurile sunt mai groase 

au nevoie de mai mult timp de uscare în mulaj, sunt mai dificil de scos şi e nevoie 
de mai multă şlefuire. Deoarece tot procesul de realizare a probelor se face manual 
şi durează foarte mult, nu este recomandabil să se producă discuri foarte groase 
care ar îngreuna şi mai mult procesul.   

 

 
 

 După ce toate discurile au fost lustruite se asează cu grijă pe o hârtie curată 

şi se notează numărul de probe din fiecare compoziţie. Deşi după demulare obţinem 
un anumit număr de probe,  acesta nu va fi cel final deoarece adesea în procesul de 
şlefuire unele discuri se rup din cauza fisurilor ce pot apărea la demulare sau 
manipulare. 
 
 

3.1.4.3 Sinterizarea 

 
 În momentul în care avem toate probele pregatite şi şlefuite, acestea vor fi 
tratate termic într-un cuptor la temperaturi ridicare în scopul obţinerii proprietăţilor 
mecanice necesare.  
 Tratamentul de sinterizare are ca şi rezultate o tenacitate crescută [159], 
densificarea materialului [160] şi creşterea rezistenţei mecanice [161], [162].  

Aceste fenomene au loc din cauză că produsele nesinterizate conţin aer şi alte gaze 
blocate în spaţiile intergranulare, după tratamentul termic aceste gaze sunt 
eliminate, produsele crude scad în volum. 

 Figura 3.16 Hârtia abrazivă utilizată la şlefuire, Struers, 
Germania 
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 În marea majoritate a cazurilor, ortofosfaţii cu raportul Ca/P < 1,5 nu sunt 
sinterizaţi deoarece nu sunt stabili din punct de vedere termic, pe când sinterizarea 
HA deficiente în Ca sau a ACP duce la formarea de compuşi bifazici (HA+ β-TCP 
[163] sau HA + α-TCP [164]). 
 Au fost realizate studii amanunţite ale efectelor temperaturilor şi duratei de 
sinterizare asupra proprietăţilor hidroxiapatitei şi a corelaţiei dintre acestea şi 
densitate, porozitate, mărimea grăunţilor, compoziţia chimică şi rezistenţa mecanică 

a implanturilor. Sinterizarea sub ~1000 °C  are ca rezultat coalescenţa particulelor 

iniţiale cu densificare puţină sau deloc şi o pierdere semnificativă a suprafeţei de 
contact şi a porozităţii. Gradul de densificare depinde de temperatura de sinterizare, 
iar gradul de difuzie ionică depinde de durata de sinterizare [165]. De asemenea 
există aditivi de sinteză care pot creşte temperatura de sinterizare a fosfaţilor de 
calciu [166], [167]. În mod neaşteptat, un câmp magnetic în timpul sinterizării, s-a 
dovedit că influenţează creşterea grăunţilor de HA [168]. 

 Pudra de hidroxiapatită poate fi de asemenea sinterizată sub presiune la 
1000–1200 °C până la atingerea densităţii teoretice. Procesarea la temperaturi mai 
crescute poate duce la creşterea excesivă a grăunţilor şi la descompunerea HA 
deoarece aceasta devine instabilă la temperaturi peste ~1300 °C [71], [169], [170]. 
 Temperatura de descompunere a bioceramicilor HA depinde de presiunea 
parţială a vaporilor de apă. Procesarea pudrelor în vid duce la descompunerea mai 
rapidă a acesteia, pe când procesarea sub presiune parţială de apă ridicată previne 

descompunerea. Pe de altă parte, prezenţa apei în atmosferă împiedică densificarea 
HA şi accelerează creşterea grăunţilor [171],  [172]. 
 O corelaţie sigură a fost identificată între duritate, densitate şi mărimea 
grăunţilor în HA sinterizată: în ciuda densităţii crescute, duritatea începe să scadă la 
o anumită limită critică a mărimii grăunţilor [173], [174]. 

 Acest proces se realizează într-un cuptor care poate atinge temperaturi mai 

ridicate necesare pentru densificarea discurilor ceramice. Acest cuptor în formă de 
tub este produs de firma Carbolite şi poate realiza tratamente termice de până la 
1600°C. Acesta are ca elemente de încălzire carbură de siliciu, care sunt aranjate 

Figura 3.17 Cuptorul de sinterizare a probelor ceramice, 
Carbolite, UK 
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uniform în jurul tubului de lucru pentru a asigura o încălzire uniformă. Este utilizat 
mai ales în cercetarea materialelor noi care necesită temperaturi exacte de 

tratament şi diferite opţiuni de atmosferă. 

 

Figura 3.18 Tratamentul de sinterizare cu diferitele etape 

 Fiecare probă este plasată cu grijă în interiorul cuptorului şi notată astfel 
încât să poată fi identificate la final. În funcţie de conţinutul ceramicii, temperatura 
de sinterizare va fi diferită şi de asemenea rampele de creştere ale temperaturii sunt 
adaptate pentru fiecare material în parte. 
 În cadrul acestui proces de sinterizare au fost alese mai multe trepte de 
temperatură fiecare cu un anumit scop. Astfel, avem prima treaptă la 150°C timp de 
30 de minute în cadrul căreia se va elimina apa rămasă în eşantioane, a doua 

treaptă de 550°C timp de o oră ajută la eliminarea tensiunilor interne şi ultima şi 
cea mai importantă etapă este temperatura de sinterizare care diferă în funcţie de 
compoziţia probelor. 
 Pentru eşantioanele realizate din hidroxiapatită pură, temperatura aleasă 
este de 1150°C, pe când pentru cea dopată cu diferite procente de magneziu (MgHA 
1%, MgHA 2%, MgHA 5%) temperatura de sinterizare a fost crescută la 1250°C 
deoarece acest element este cunoscut pentru abilitatea sa de a stabiliza termic 

hidroxiapatita. În acelaşi timp alt set de probe de hidroxiapatită dopată au fost 
sinterizate şi la 1350°C pentru a obţine o densificare mai bună şi pentru a studia 
dacă se poate urca până la această temperatură. 
 Pentru comparaţie au fost tratate termic şi eşantioane realizate din alumină 
comercială la 1400°C. 
 Toate tratamentele de sinterizare au durata de tratament la temperatura 

maximă de 3 ore, pasul de creştere a temperaturii fiind de 5°C/minut. 
 În urma acestor etape se doreşte obţinerea unui produs densificat, fără 
conţinut de alte substanţe utilizate în procesul de realizare a barbotinei (apă 
deionizată, dispersant, resturi de polipropilenă de la containerul folosit) şi cu 

proprietăţi mecanice şi biologice corespunzătoare. 
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Figura 3.19 Difractometrul cu raze X 
Bruker D8 Advance, SUA 

3.2 Caracterizarea materialului 
 

 În vederea validării materialelor obţinute, acestea trebuie testate pentru a 
verifica compoziţia rezultată şi puritatea acesteia, precum şi a caracteristicilor de 
suprafaţă, a mărimii grăunţilor şi a orientării acestora. 
 După ce am validat materialul obţinut din punct de vedere al conţinutului, 
mai trebuie testat şi biologic pentru a verifica biocompatibilitatea şi a elimina riscul 

de contaminare în timpul procesului de fabricaţie. 
 

 

3.2.1 Caracterizarea fizică 
 

 Caracterizarea fizică a materialului se face în primul rând cu ajutorul 

difractometriei care ne dă informaţii valoroase referitoare la compoziţia rezultată şi 
existenţa unor faze secundare dorite sau nedorite. După ce ştim ce material am 
obţinut se face şi o analiză a suprafeţei cu ajutorul microscopului electronic cu 
baleiaj pentru a vedea forma şi dimensiunea grăunţilor, precum şi legăturile formate 
între aceştia. 

 
 

3.2.1.1 Difractometria cu raze X 
 

 Tehnica difracţiei cu raze X este 
cel mai des aplicată pentru analiza 
materialelor cristaline, dar poate duce la 
obţinerea unor date relevante şi când 

sunt analizate materiale lichide sau 
solide amorfe. 
 Tubul în care sunt generate 

razele X conţine un catod (filament de 
Wolfram) care este încălzit prin aplicarea 
unui voltaj (curent alternativ) în 
domeniul 5 ÷ 15 V. Ca şi anod este 

folosit un obiectiv răcit cu apă, 
confecţionat din diverse elemente pure 
(de ex. Mo, Cu). Electronii sunt 
acceleraţi în vacuum la potenţiale de 
5.000 până la 80.000 V producând un 
spectru de tipul celui prezentat în figura 
2. În momentul când electronii acceleraţi 

ating obiectivul (ţinta), ei vor fi respinşi 
de către electronii atomilor anodului 
producându-se astfel o scădere a vitezei 
sau chiar înfrânarea electronilor primari. 
Pentru a înfrâna un electron cu 
conservare de energie, acesta trebuie să 

fie capabil de a pierde energia într-o 

manieră proprie, şi anume sub formă de 
radiaţie. 
Scopul principal al măsurătorilor cu raze 
X este obţinerea unor informaţii suplimentare despre structura fină a unui material. 
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 Pentru investigarea unei probe necunoscute se aplică în prima etapă o 
măsurătoare de ansamblu, de tip Bragg-Brentano (sau ceva similar), într-un 

domeniu larg al unghiului incident. Apariţia unor semnale (peakuri) evidenţiază 
existenţa unei probe cristaline, ceea ce înseamnă că se pot efectua atât determinări 
ale sistemului cristalin cât şi ale structurii cristaline. Diagrama de difracţie se va 
analiza în funcţie de numărul, poziţia, intensitatea respectiv forma peakului de 
difracţie. 
 Evidenţierea unor semnale foarte ascuţite indică existenţa unui material 
monocristalin. Apariţia mai multor peakuri de difracţie indică fie existenţa unui 

material cu structură cristalină asimetrică fie a unui material policristalin. Absenţa 
peakurilor de difracţie apare în cazul materialelor amorfe, atunci când în 
microvolumul analizat nu există planuri cristalografice de difracţie. Cazul clasic 
pentru definirea materialelor amorfe se raportează la mărimea cristalitelor orientate 

perpendicular pe suprafaţă (< 20nm pentru elementele grele şi < 50 nm pentru 
elementele uşoare). 
 Determinarea fazelor cristaline prezente într-un material poartă denumirea 

de analiză calitativă. Aceasta se bazează pe diferenţele structurilor cristaline ale 
elementelor din compoziţia chimică respectiv ale legăturilor chimice formate. Aceste 
valori se compară cu diagramele standard de difracţie folosind metoda amprentei 
(fingerprint). Fiecărui peak de difracţie îi corespunde mai mult sau mai puţin o 
bandă de difracţie (hkl) în scopul indexării spectrului de difracţie. Determinarea 
parametrilor de reţea, a distribuţiei atomilor respectiv a gradului de simetrie în 

aranjarea atomilor în reţea, poartă denumirea de analiza structurii cristaline. 
 În cazul materialelor policristaline (polifazice) se pot efectua şi determinări 
cantitative ale fiecărei faze în parte. Analiza cantitativă mai cuprinde şi determinarea 
mărimii particulelor [175], [176].  
 În cazul de faţă s-a utilizat dispozitivul Bruker D8 Advance (USA) cu un tub 
de Cu şi un detector cu scintilaţie.  

 

 

3.2.1.2 Microscopia electronică 
  

 Microscoapele electronice sunt instrumente performante care realizează 
imagini virtuale mărite ale obiectelor examinate, utilizând fluxuri de electroni 
acceleraţi. Cu ajutorul acestuia se poate efectua examinarea şi caracterizarea atât a 
materialelor eterogene organice cât şi a celor anorganice la scară nanometrică (nm) 

sau micrometrică (µm), în condiţiile unor rezoluţii foarte bune.   
 În cazul microscopului electronic cu baleiaj, pe suprafaţa supusă examinării 
este baleiat un fascicul fin focalizat de electroni acceleraţi, pentru generarea 
imaginilor. Atunci când se doreşte efectuarea analizei chimice a unei anumite zone 
de pe probă, acest fascicul este static. 
 Radiaţia X caracteristică, emisă de suprafaţa probei în urma 

bombardamentului cu electroni, este utilizată în vederea efectuării analizei 
elementare calitative şi cantitative a materialului aflat într-un volum cu diametrul şi 
adâncimea egale cu aproximativ 1µm. 
 Electronii incidenţi pătrund cu mare energie în suprafaţa probei supuse 
examinării. În urma impactului acestor electroni primari cu suprafaţa probei, 

volumul de material în care se produce interacţiunea, emite mai multe tipuri de 
radiaţii: 
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 electroni secundari; 
 electronii retrodifuzaţi; 

 radiaţia X caracteristică a materialului; 
 alţi fotoni de energii diferite. 

 Toate aceste semnale sunt utilizate pentru a obţine diferite caracteristici ale 
probei examinate precum: compoziţie, topografia suprafeţei, orientarea cristalelor 
[177].   
 Cele mai importante semnale de imagine sunt cele date de electronii 
secundari şi de către cei retrodifuzaţi, deoarece ei sunt primii detectaţi în urma 

diferenţelor topografiei suprafeţelor. Efectul tridimensional reprodus de către 
electronii secundari este datorat adâncimii mari a câmpului microscopului electronic 
cu baleiaj şi totodată efectului de umbră, permiţând obţinerea unor imagini cu 
rezoluţie mare. Electronii retrodifuzaţi contribuie la formarea imaginilor 

bidimensionale bazându-se pe energia electronilor proveniţi de la probă, respectiv a 
numărului atomic al elementelor detectate. Elementele cu număr atomic mic 
(energie scăzută) apar întunecate pe imagine (gri închis până la negru), iar odată cu 

creşterea numărului atomic (respectiv a energiei) nuanţa de gri se deschide. 
 Microscopul electronic cu baleiaj permite, în egală măsură, examinarea 
suprafeţelor lucioase, cu un înalt grad de prelucrare, cât şi a celor neprelucrate, cu 
denivelări. El poate vizualiza elemente structurale aflate în plane diferite, păstrând 
în acelaşi timp perspectiva de ansamblu, şi realizează astfel imagini tridimensionale 
ale suprafeţelor examinate. De aici şi popularitatea acestui aparat, indispensabil, la 

ora actuală, în microfractografie (analiza suprafeţelor de rupere cu ajutorul 
microscopului). 
 Deşi această metodă de analiză a materialelor este deseori folosită pentru 
analiza suprafeţelor la măriri de 10 – 10.000x, ea este mult mai complexă decât ne 
putem imagina [177]. Rezoluţia instrumentală de ordinul 1 – 5 nm (10 – 50 Å) este 
considerată deja o rutină pentru instrumentele comerciale. În situaţii în care se 
studiază materiale minerale sau sintetice, se întâmplă să se atingă limitele 

rezoluţiei, ceea ce înseamnă un prag de mărire de 150.000-200.000x. 

 La pătrunderea fasciculul de electroni în probă, se produce interacţiunea 
acestuia cu câmpurile electrice ale atomilor materialului, ca specii încărcate negativ. 
Sarcina pozitivă a protonilor este concentrată în nucleu, în timp ce sarcina negativă 
a electronilor este distribuită în învelişul electronic.  
 Electronii de impact, care părăsesc ulterior proba, se numesc electroni 
secundari. De regulă, ei posedă o energie mai mică de 50 eV. Dacă locul de 

generare al acestor electroni se află la o adâncime mai mare de 10 nm în probă, 
scade probabilitatea de emitere a acestora şi se produce o absorbţie de energie a 
electronilor primari difuzaţi neelastic (electroni absorbiţi). În cazul anumitor 
materiale este posibilă recombinarea electronilor secundari, obţinuţi în urma difuziei 
neelastice, cu golurile de sarcină (vacanţele) rezultate în acelaşi timp, conducând la 
generare de fotoni în domeniul vizibil sau infraroşu apropiat. Aceste apariţii 

luminiscente sunt rezultatul unui proces de difuzie neelastic cunoscut sub denumirea 
de catodoluminiscenţă (CL) [178]. 
 Calitatea micrografiilor MEB depinde, în principal, de patru factori:  

 diametrul spotului de electroni (dS); 
 intensitatea curentul fasciculului de electroni (iF);  
 unghiul de convergenţă al electronilor (C);  

 tensiunea de accelerare a fasciculului de electroni (V0 [kV]).  
 Majoritatea probelor necesită o preparare specială în vederea analizei cu 
ajutorul microscopului electronic cu baleiaj. Probele trebuie să fie perfect uscate, 
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lipsite de eventuale soluţii sau substanţe ce gazifică în prezenţa vidului, producând 
contaminarea coloanei microscopului sau deteriorări ale sistemului de vidare. Foarte 

important pentru o bună analiză a probelor este pe de o parte modul de fixare a 
acestora în microscop iar pe de altă parte, conductibilitatea electrică a acestora. 
 Orice probă inertă în vid înaintat, ce nu se modifică în timpul bombardării cu 
electroni, iar pe suprafaţă nu apare efectul de încărcare, poate fi analizată în MEB. 
Pregătirea probelor pentru analiză MEB începe cu etapa de curăţire a suprafeţei, 
fiind urmată de fixarea preparatului care depinde de natura materialului şi forma 
probei. Cea mai efectivă metodă de spălare a probelor este cea în baia ultrasonică, 

ajutând la îndepărtarea eventualelor particule de pe suprafaţa probei, cu dimensiuni 
sub 1 µm. 
 Fixarea probelor se face pe diferite suporturi speciale (de regulă din 
aluminiu), care asigură o bună conductibilitate electrică. 

 În cadrul examinărilor realizate s-a utilizat microscopul MEB FEG, Hitachi 
S4700, iar imaginea fiind realizată la 6 KV şi 10 mA prin metalizare cu depunere de 
carbon. 

 
 

3.2.2 Examinare biologica 
 

 După caracterizarea cu raze X a probelor obţinute şi validarea compoziţiei 
pentru a vedea cum reacţionează acestea cu mediul biologic este nevoie de 
realizarea unor teste in vitro care ne oferă mai multe informaţii despre 

comportamentul acestor substanţe în contact cu celule vii.  
 
 

3.2.2.1 Test de citotoxicitate 

 
 Menţinerea cantităţii de ţesut osos este asigurată de două tipuri de celule, 
osteoblastele care formează matricea osoasa, şi osteoclastele care o degradează 

pentru reconstrucţie. 

Figura 3.20 Microscop cu baleiaj de electroni, MEB FEG 
Hitachi S4700 
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 Testul de citotoxicitate constă în determinarea influenţei unui material 
asupra viabilităţii celulare şi au fost utilizate celule osoase osteoblaste MC3T3-E1. 

 
 Linia celulară MC3T3-E1 
 
 Celulele utilizate în experimente sunt osteoblaste MC3T3-E1 (Riken Gene 
Bank, Japonia), izolate de Kodama şi Sudo în 1981 [180]. 
 Această linie celulară netumorigenă provine din calota craniană a şoarecilor 
nou-născuţi. Este recunoscută mai ales pentru caracteristicile „osteoblast-like”, 

adică sunt capabile să sintetizeze proteine ca şi fofataza alcalină, osteocalcină sau 
colagenul de tipul I, care sunt specifice fenotipului osteoblastic. Celulele sunt 
cultivate în mediu prezentat mai jos (proporţiile sunt date în volum) [181], [182]. 

- 45% MEM (Minimum Essential Media, Gibco, SUA) alpha cu Glutamax, 

cu conţinut de fenol; 
- 45% mediu DULBECCO (Gibco, SUA) cu conţinut de fenol; 
- 5% ser fetal bovin (Eurobio), decomplementat la 56°C timp de 30 de 

minute; 
- 5% ser bovin nou-născut (Eurobio), decomplementat la 56°C timp de 30 

de minute; 
- Antibiotic: 50 μg/ml gentamicină (Panpharma); 
- Antifungic: 250 μg/ml de mycostatine (Gibco). 

 Celulele se pun în cultură la o concentraţie de 2000 de celule/cm2, ceea ce 
înseamnă 150000 de celule într-un flacon de 75 cm2 (Nunc) cultivate la 37°C în 
atmosferă umedă şi conţinând 5% CO2 în incubator (Sanyo, SUA). 
 

 
 Culturile celulare sunt verificate în mod regulat şi transplantate înainte de 

confluenţă pentru a evita orice risc de alterare a fenotipului. Morfologia 
osteoblastelor este prezentată în figura următoare după colorare cu cristal violet. 
 

Figura 3.21 Incubatorul pentru păstrarea 
culturilor celulare, Sanyo 
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 Întreţinerea liniei celulare 

 
 Când celulele nu sunt folosite, acestea sunt crio-conservate la -180°C în 
azot lichid în concentraţia de 1,5-3∙106 într-un mediu de congelare specific. 
Decongelarea trebuie realizată rapid la 37°C şi după aceea suspensia se amestecă 
cu 10 ml de mediu de cultură. Celulele sunt centrifugate la 600 rotaţii/minut timp de 
7 minute şi repuse în suspensie în 15 ml de mediu de cultură într-un flacon de 75 
cm2 (Nunc). 

 Pentru a putea detaşa celulele de pe flacon se foloseşte un amestec: tripsina 
(0,025% vol) - EDTA (0,01% vol, Gibco) timp de 7 minute, iar după se repun în 
cultură la concentraţia de 150000 celule/15 ml. Fiecare proces de tripsinare şi 
transplantare se calculează ca un ciclu de trecere şi după fiecare decongelare este 

nevoie de 2 cicluri pentru ca celulele să revină la activitatea normală.  
 Supravegherea culturii celulare este realizată cu ajutorul microscopului optic 
(Nikon TMS), iar linia celulară se utilizează aproximativ 20 de cicluri, deoarece după 

asta poate apărea îmbătrânirea celulară. 
 Înainte de fiecare experiment celulele sunt însămânţate 48 de ore înainte 
pentru a lucra cu celule de acelaşi potenţial şi a obţine o bună reproductibilitate a 
rezultatelor. Numărarea celulelor se realizează cu ajutorul unul aparat automat de 
numărare, Beckman Coulter Z2. 
 Dispozitivul de numărat (Beckman Coulter Z2) particule este utilizat pentru 

identificarea numărului de celule aflate în contact cu eşantioanele studiate. Acesta 
poate număra toate particulele de un diametru superior sau egal cu o valoare 
aleasă. Acesta este echipat cu o sondă de aspirat cu deschiderea de 100 µm şi 
analizează un volum de 500 µl şi diametre între 0,5 şi 50 µm. În funcţie de tipul 
celulelor utilizate se face o recalibrare a contorului de particule care este 
indispensabilă pentru a determina diametrul specific al fiecarei linii celulare. Pentru 
această calibrare este preparată o suspensie celulară conţinând 3x106 celule/80 ml 

şi se realizează numărătoarea variind diametrul de detecţie a particulelor între 2 şi 

30 µm cu pasul de 0,25µm şi cu ceilalţi parametrii neschimbaţi. Curba de calibrare 
exprimă numărul de celule în funcţie de diametrul particulelor, dimensiunea medie a 
osteoblastelor în suspensie este 17 µm. Pragul inferior al diametrului pentru 

Figura 3.22 Morfologia osteoblastelor MC3T3-E1 
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numărarea osteoblastelor MC3T3-E1 este de 9 μm deoarece o dimensiune mai mică 
riscă să interfereze cu zgomotul de fond. 

 
Realizarea testului 
 
 Înainte de începerea testului celulele sunt menţinute în mediul de cultură în 
incubator la 37 °C în atmosferă de 5% CO2. Mediul de cultură este schimbat tot la 
două zile şi celulele sunt transplantate când ating o confluenţă de 80 % pentru a 
limita diferenţierea lor spontană. 
 Toţi reactivii utilizaţi în cultura celulară (mediul de cultură, Trypsina EDTA, 

penicilina şi streptomicina, acizi amine neesenţiali şi ser bovin fetal) au fost furnizaţi 
de firma Gibco Invitrogen. 
 Toate experimentele se realizează în plăci de cultură din polistiren steril 
non-toxic cu orificii numite godeuri în care se introduc mostrele noastre şi 
substanţele de reacţie sau de hrănire a celulelor depuse. Aceste plăci sunt fabricate 
în conformitate cu standardele europene şi internaţionale pentru a asigura calitate 

optică optimă şi o dezvoltare uniformă şi durabilă a celulelor [179].  
 
  
 

Figura 3.23 Dispozitiv de numărat particule Beckman Coulter Z2 
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Mod de lucru 
 

 Se începe prin a pune 5000 de celule în fiecare godeu din placa de 
cultură;  

 Mediul de cultură (fără conţinut de ser bovin fetal) este plasat în contact 

direct cu diferitele compoziţii de pudră de hidroxiapatită sintetizată;  
 Cutia de cultură este plasată timp de 24 de ore în incubator în atmosferă 

cu 5% CO2 pentru a permite mediului de cultură să interacţioneze cu pudra; 
 După perioada de 24 de ore mediul de cultură este filtrat la 80 de rotaţii 

pe minut şi se adaugă 10% ser bovin fetal; 
 Din mediul complet (care conţine şi ser bovin fetal) sunt plasaţi 200 μl în 

fiecare godeu cu strat de celule dezvoltat şi se lasă 24 de ore în incubator; 

 Se adaugă 200 μl de soluţie Blue Alamar şi se pune din nou 3 ore în 
incubator; 

Figura 3.24 Placă de cultură celulară  de la firma CytoOne 

Figura 3.25 Pudră de hidroxiapatită şi hidroxiapatită dopată pentru testul de 
citotoxicitate 
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 După ce placa de cultură este închisă cu capacul se înfăşoară în folie de 
aluminiu pentru a fi protejată de lumină şi se aşează în incubator timp de 3 ore, 

timp în care substanţa reacţionează cu celulele şi işi va schimba proprietăţile; 
 După ce au trecut cele 3 ore de reacţie se face verificarea cu 

fluorometrul (Berthold, Germania) pentru a vedea câte celule în stare bună de 
sănătate vor fi detectate pentru fiecare compoziţie diferită. Pentru acest test se 
utilizează soluţia de Blue Alamar de pe eşantioane, care se transferă cu ajutorul unei 
pipete într-o cutie „multiwell” cu 96 de micro-godeuri (wells). Acest suport este 
plasat în aparatul de măsură care este conectat la un computer şi pe monitor apar 

colorate godeurile în funcţie de vitalitatea celulară a fiecarei probe.  
 Reactivul Blue Alamar (Interchim) conţine un indicator de creştere 
calorimetrică şi a fluorescenţei care se bazează pe detecţia activităţii metabolice 
celulare. Soluţia pătrunde prin pereţii celulari până la mitocondrii unde întâlneşte 

enzime care vor reduce substanţa şi aceasta îşi va schimba culoarea devenind 
roşiatică şi cu proprietăţi de fluorescenţă. Sistemul conţine un indicator al reacţiei de 
oxidare/reducere care devine fluorescent şi îşi schimbă culoarea ca răspuns al 

reacţilor chimice din mediul de cultură. Această transformare nu poate fi realizată 
decât în prezenţa celulelor vii şi intensitatea culorii este proporţională cu activitatea 
celulară. Indicatorul ratei de oxidare/reducere raportat la metabolismul celular 
indică schimbări clare şi stabile. Un mare atu al acestui test este şi faptul că nu este 
destructiv deşi o mică toxicitate asupra celulelor a fost identificată, ceea ce permite 
continuarea culturii celulare după acest test. 

 
 
3.2.2.2 Test cu fluid biologic simulat SBF 
 

 Acest test se foloseşte pentru a vedea comportamentul pe termen lung al 
discurilor realizate prin turnare în fluid biologic simulat. 
 Fluidul biologic simulat a fost preparat în laborator după reţeta revizuită a lui 

Kokubo din 2003 [183]. 

 Pastilele din diferite compoziţii densificate în urma procesului de sinterizare 
au fost plasate în containere sterile cu câte 7 ml de fluid biologic simulat. 
 Scopul acestui experiment este de a compara caracteristicile mecanice ale 
materialelor înainte şi după 30 de zile de la imersarea în fluid, şi de asemenea de a 
studia suprafaţa eşantioanelor cu microscopul electronic pentru determinarea 
precipitaţiilor de suprafaţă. 

 

  

Figura 3.26 Containerele cu fluidul 
biologic simulat şi eşantioanele studiate 

Figura 3.27 Eşantioane utilizate pentru 
testul SBF 
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 Toate probele sunt păstrate în incubator la 37°C în timpul experimentului. 
 După această perioadă de 30 de zile probele sunt scoase din fluid şi 

examinate pentru a vedea modificările ce intervin pe o perioadă mai lungă într-un 
mediu similar cu cel intern. 
 
 

3.3 Testarea mecanică a eşantioanelor solidificate 
 

 După ce s-a validat compoziţia obţinută de hidroxiapatită şi hidroxiapatită 
dopată cu magneziu şi s-a verficat biocompatibilitatea, urmează etapa cea mai 
importantă de testare, şi anume, testele proprietăţilor mecanice. Acestea reprezintă 
un aspect foarte important de material fiind esenţiale în aplicaţiile de implantologie. 

 Proprietăţile care s-au verficat în această lucrare sunt: densitatea, 
microduritatea Vickers şi modulul de elasticitate. 

 În cazul modulului de elasticitate s-au utilizat două metode diferite de 
determinare, şi anume: testarea la compresiune şi testarea prin vibraţii. 

 
 

3.3.1 Densitatea eşantioanelor realizate 
 

 Pentru a calcula densitatea pastilelor realizate s-a utilizat metoda măsurarii 
volumului şi a  masei. 
 Probele pentru care s-a făcut acest calcul au fost cele crude şi cele 
sinterizate la diferite temperaturi. 
 Pentru a măsura masa eşantioanelor s-a folosit o balanţă foarte precisă şi 
pentru calculul volumului s-a măsurat diamentrul mediu şi înălţimea medie a 

eşantioanelor. 
 După calcularea densităţii s-a studiat şi densitatea relativă la densitatea 
teoretică a hidroxiapatitei dense. 

 
 

3.3.2 Microduritatea Vickers  
 

 Duritatea se defineşte în tehnică drept rezistenţa opusă de material unei 
acţiuni de pătrundere mecanică exercitată din exterior prin intermediul unui alt corp. 
 În practică, se constată că materialele cu duritate mai mare pot aşchia 
(zgâria) materialele cu duritate mai mică, de asemenea rezistenţa la uzare este 
strâns legată de duritate. 
 Pentru determinarea durităţii se utilizează o serie de metode care pot fi 

clasificate după modul în care se desfăşoară acţiunea de deformare a suprafeţei. 
 Astfel, există încercări statice şi încercări dinamice de determinare a 
durităţii; metodele statice sunt în general mai precise decât cele dinamice dar sunt 
mai laborioase şi mai lente. Există şi metode combinate de determinare a durităţii, 
spre exemplu prin rulare sau prin pendulare. 
 Metodele statice pentru determinarea durităţii sunt: metode prin zgâriere cu 

un corp mai dur şi metode prin apăsare. 
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Metode de determinare a durităţii prin apăsare 
 

 Metodele de determinare a durităţii prin apăsare se deosebesc între ele, în 
principal prin forma penetratorului, condiţii de lucru, dimensiuni caracteristice ale 
urmelor obţinute. 
 Cele mai cunoscute şi mai utilizate metode de determinare a durităţii prin 
apăsare sunt: Brinell, Vickers şi Rockwell. 

  
Metoda Vickers 

 
Duritatea Vickers reprezintă rezistenţa pe care o opun metalele la 

pătrunderea unui penetrator piramidal de diamant, cu baza pătrată, cu unghiul la 
vârf prescris, sub acţiunea unei sarcini constante. 

Duritatea Vickers se notează în mod obişnuit cu HV şi exprimă raportul 
dintre forţa F aplicată şi aria suprafeţei urmei remanente produse de penetrator. 
Unghiul feţelor opuse ale penetratorului, specific acestei metode este de 1360 şi a 

fost ales pentru a putea stabili o legătură cu duritatea Brinell. 
Dacă exprimăm S în funcţie de diagonala bazei piramidei şi ţinem cont de 

unghiul la vârf al piramidei obţinem relaţia de calcul a durităţii Vickers: 

2130

2

2 8544,1
sin2

d

F

 HV
d

F



  

3.1 

 Aprecierea durităţii constă în măsurarea diagonalei urmei. În acest scop se 
poate utiliza un microscop sau un proiector, iar pentru operativitate au fost realizate 
tabele în care se citeşte duritatea corespunzătoare. 

 În domeniul sarcinilor obişnuite, între 4,9 daN şi 98 daN urmele obţinute cu 
penetratoare cu unghiuri la vârf identice sunt asemenea, duritatea fiind deci 

independentă de sarcina aplicată în timpul încercării. 

 

Figura 3.28 Urma lasată de penetratorul Vickers 
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 Pot fi măsurate durităţi pornind de la 10 HV şi mergând până la 1900 HV. 
 În ceea ce priveşte adâncimea de penetrare a piramidei Vickers, aceasta 

este de 1/7 d şi ca urmare metoda se pretează şi pentru efectuarea măsurătorilor de 
duritate a pieselor subţiri, a straturilor subţiri obţinute prin diferite procedee de 
depunere sau prin tratament termic. 
 Deşi duritatea nu variază cu forţa de apăsare, din motive practice au fost 
prescrise anumite valori discrete pentru sarcinile aplicate în timpul încercării. Acest 
lucru a condus la clasificarea încercărilor Vickers în trei categorii şi anume: încercări 
de duritate Vickers; încercări de duritate Vickers cu sarcini mici şi încercări de 

microduritate Vickers (cu microsarcini). 
 Această clasificare şi valorile sarcinilor utilizate sunt prezentate în tabelul 
2.1. 

Tabel 3.1 Sarcini utilizate la încercarea Vickers [184] 

Încercarea Sarcina de încercare daN (kgf) 

Vickers 
4,903 9,806 19,61 29,42 49,30 98,07 

5 10 20 30 50 100 

Vickers cu 
sarcini mici 

0,49 0,89 1,96 2,94 3,92  

0,50 1,00 2,00 3,00 4,00 - 

Vickers cu 
microsarcini 

0,0049 0,0098 0,0196 0,049 0,098 0,196 

0,005 0,010 0,020 0,050 0,100 0,200 

 
 Pentru evitarea vicierii interpretării durităţi datorită influenţării reciproce a 
urmelor prin existenţa zonelor durificate din jurul acestora, se recomandă păstrarea 
distanţelor b între centrele urmelor învecinate şi distanţelor c între centrul urmelor şi 
marginea piesei conform tabelului 2.2. 

Tabel 3.2 Timpul de menţinere a sarcinii şi distanţa admisă dintre urme, la 
determinarea duritaţii Vickers [184] 

Duritatea 

Vickers, HV 

Timpul de 
menţinere a 
sarcinii [s] 

b c 

Peste 100 10-15 2,5 d 2,5 d 

36-100 27-33 3,5 d 2,5 d 

10-35 115-125 4,5 d 3,5 d 

Sub 10 170-190 5,5 d 4,5 d 

 
 Pentru realizarea determinării se execută minim trei încercări pentru a 
obţine trei urme, iar suprafaţa trebuie pregătită la o rugozitate care să asigure o 
măsurare în condiţii bune a urmelor. Urmele trebuie să aibă conturul clar şi 
nederanjat de urmele prelucrării. 

 Fiecare urmă se măsoară separat prin evaluarea celor două diagonale şi prin 
calcul se obţine diagonala medie. 
 Pentru valori ale durităţii sub 100 HV precizia cerută pentru exprimarea 
rezultatelor este 0,1 HV iar pentru durităţi mai mari zecimalele se neglijează. 

Valoarea durităţii este urmată de simbolul HV şi de doi indici. Primul indice 
reprezintă sarcina de încărcare exprimată în daN iar al doilea timpul de menţinere a 

sarcinii în secunde. 
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 Datorită naturii probelor examinate trebuie utilizat un dispozitiv de măsură 
microduritatea Vickers folosind o sarcină de 200 de grame timp de 15 secunde. 

Dispozitivul utilizat pentru realizarea acestor este este microdurimetrul Wolpert 
402MVD şi microscopul electronic cu baleaj pentru a măsura diagonalele. 
 

 

Figura 3.29 Microdurimetrul Vickers Wolpert 402MVD 

 

3.3.3 Modulul de elasticitate 
 

 Modulul de elasticitate a fost măsurat datorită importanţei sale majore în 
comportamentul oricărui material, acesta putând fi un indicator pentru mai multe 
aspecte mecanice care se pot determina cu ajutorul lui. 
 Un corp solid supus unei solicitări la întindere se deformează. Deformarea 

este elastică dacă în urma încetării acţiunii forţei exterioare corpul revine la starea 
iniţială. În caz contrar deformarea este inelastică. În cazul unei deformări elastice, 
în interiorul corpului deformat ia naştere o forţă elastică F, care se opune solicitării 
exterioare reprezentate de forţa Fe. Deformarea având valoarea  ∆l, forţa elastică 
are expresia:  

FelkF    3.2 

în care k este coeficient de proporţionalitate, ce exprimă constanta elastică a 

materialului supus întinderii.  
 Când se realizează echilibrul mecanic forţa elastică este egală şi de semn 
contrar cu forţa de solicitare exterioară. În cazul particular al unei bare ce are 
secţiunea normală S şi lungimea iniţială lo există relaţia:  

0l
sEk   3.3 

unde E reprezintă modulul longitudinal de elasticitate sau modulul lui Young.  
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Raportul  ε = ∆l/lo se numeşte alungire relativă, iar raportul  σ = Fe/S este 
cunoscut sub numele de rezistenţă normală la întindere sau efort unitar. Utilizând 

aceste mărimi condiţia de echilibru (1) ia forma:  

ε

σ
E   3.4 

unde mărimea α = 1/E mai este cunoscută şi sub numele de coeficientul de 
alungire. Conform relaţiei (2) putem constata că dimensiunea modulului de 
elasticitate este L-1M T-2 unitatea sa de măsură fiind N/m2. 
 Pentru determinarea acestuia am utilizat două metode diferite pentru a 
vedea diferenţele care apar în funcţie de modalitatea de testare. Astfel, proba a fost 
testată prin compresiunea eşantioanelor  şi prin metoda vibraţiilor. 

 
 
3.3.3.1 Testarea prin compresiune a eşantioanelor realizate 
 

 Acest test s-a realizat cu ajutorul echipamentului Test Xpert II Zwick Roell 
Z005 la o viteză de 1mm/min şi forţă maximă de 60N. 

 

 
 Pentru a realiza această încercare s-a început prin a testa un eşantion 
pentru a vedea care este forţa de rupere. Aşadar o probă de MgHA 2% 1250°C a 
fost testată şi aceasta s-a rupt la forţa de 132,46N. După acest rezultat s-a hotărât 

păstrarea forţei maxime de compresiune la 60N pentru a nu distruge probele care 
urmau să fie testate şi prin altă metodă ulterior. 

Figura 3.30 Echipament de încercări Zwick Roell Z005 
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 Pentru a calcula modulul de elasticitate, care este panta la linia din graficul 
forţă-deformaţie, se utilizează valorile din zona liniată şi se folosesc următoarele 

formule: 

100
εε

σσ
 E

12

12 



  3.5 

unde  
σ= tensiunea aplicată [MPa] 
ε= deformaţia [mm] 

S

F
 σ   3.6 

Unde  

F= este forţa rezultată de pe graficul tensiune-deformaţie [N] 
S= aria suprafeţei testate [mm] 

]mm[100
h

l
 ε 


 3.7 

Unde 
Δl= deformaţia măsurată pentru forţa σ pe grafic [mm] 
h= înălţimea eşantionului testat [mm] 
 

 

Figura 3.31 Exemplu de măsurare a modulului de elasticitate cu ajutorul graficului 
tensiune-deformaţie 

σ [MPa]  

ε[%] 

σ1 

σ2 

ε1 ε2 
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 După trasarea curbelor tensiune-deformaţie pentru diferitele compoziţii s-au 
realizat calcule pentru modulul de elasticitate utilizând domeniul liniar al curbelor şi 

s-a relizat comparaţia între valorile obţinute pentru eşantioanele tratate termic şi 
pentru cele care au fost imersate în fluid biologic simulat timp de 30 de zile. 

 
 
3.3.3.2 Testarea prin vibraţii a eşantioanelor realizate 
  

 Pentru a realiza această măsuratoare se utilizează metoda determinării 

experimentale a modulului Young din răspunsul la vibraţii libere. 
 În cele ce urmează, probele de hidroxiapatită, se vor considera plăci 
cilindrice, având secţiunea circulară de rază constantă, şi nesupuse unor solicitări 
exterioare. Pentru studiul vibraţiilor libere ale acestor plăci se iau în considerare 

diferite condiţii de frontieră (de sprijin). Cele mai cunoscute cazuri în literatură sunt: 
placa încastrată pe contur, placă rezemată pe contur, placă rezemată în centrul său 
şi placă liberă. Din punct de vedere experimental ultimele două cazuri sunt cele mai 

uşor de realizat, aşa cum sunt prezentate modelele fizice ale acestora, în figurile de 
mai jos. 
 

  

Figura 3.32 Modelul fizic placă - rezemată 
în centru 

Figura 3.33 Modelul fizic - placă liberă 

 Considerând proba de HA, numărul 3 în figură, având conturul perfect liber 

şi sprijinită în centrul său, pe suportul 3, aceasta poate fi adusă în starea de vibraţie 
printr-un impuls aplicat prin intermediul unei bile 2, de dimensiuni şi masă mici. 
Modul fundamental va avea frecvenţa [184]: 

)σ1(ρ

E

R

0,172d
 f

22 
  3.8 

unde d este grosimea plăcii, R este raza acesteia, E este modulul de elasticitate, ρ 
este densitatea, iar σ este coeficientul lui Poisson. 
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 Se constată că pe baza acestei formule, având determinată frecvenţa 
modului fundamental (cea mai joasă frecvenţă dintre frecvenţele proprii, deci cea 

mai uşor de excitat), prin măsurători experimentale, se poate determina modulul de 
elasticitate longitudinal (Young). 
 În mod asemănător dacă se consideră proba legată printr-un fir (de aţă), 
fără proprietăţi elastice, în centrul său se poate considera că aceasta se va comporta 
ca o placă liberă. Pentru această situaţie modul fundamental va avea frecvenţa 
[184]: 

)σ1(ρ

E

R

0,412d
 f

22 
  3.9 

 

Instrumentaţia de măsură utilizată 
 

 Pentru efectuarea măsurătorilor de vibraţii s-au realizat două standuri 
experimentale după cum se poate vedea în figurile următoare. 
 

  

Figura 3.34 Standul experimental pentru înregistrarea răspunsului sonor: a. placă 
liberă; b. placă rezemată în centru 

  

Figura 3.35 Standul experimental pentru înregistrarea semnalului prin fascicul laser: 
a. placă liberă; b. placă rezemată în centru 
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 Cele două standuri experimentale s-au creat pentru măsurătorile de vibraţii 
pe sistemele mecanice reale corespunzătoare celor două modele fizice prezentate în 

figurile 8 şi 9. Pentru amândouă situaţii s-au făcut măsurători de vibraţii atât prin 
înregistrarea sonoră a semnalului, cât şi prin convertirea frecvenţei acestuia, prin 
intermediul unui laser, într-un fascicul laser modulat în frecvenţă proporţională cu 
viteza instantanee a probei. 
 Pentru prima situaţie s-a folosit un microfon condensator, datorită 
sensibilităţii şi fidelităţii sale de măsură în domeniul frecveţelor înalte. 
 Răspunsul sonor captat a fost introdus în calculator cu ajutorul unei plăci de 

sunet de bună calitate. Pentru a obţine informaţii cât mai precise, placa de sunet a 
fost setată pe o frecvenţă de eşantionare νe = 44100 Hz la o precizie de 16 biţi. 
Setarea s-a făcut prin programul de achiziţie CoolEdit. 
 Pentru a elimina frecvenţele joase din semnalele înregistrate am aplicat 

semnalelor achiziţionate un filtraj de tip FFT cu caracteristică de trecere plată 
cuprinsă în banda de frecvenţe (400,20000) Hz.   
 Semnalale au fost stocate în fişiere cu format wav şi txt în perechi având 

inclus atât momentul de timp, cât şi valoarea măsurată. 
 Au fost de asemenea măsurate vibraţiile libere ale probelor cu ajutorul unui 
vibrometru laser OMETRON de tip Industrial Vibrometer VQ-400-A. Acesta este 
echipat cu un laser de 1 mW, cu lungimea de undă λ=633 nm (roşu). Acest 
dispozitiv măsoară viteza instantanee într-un punct pe baza efectului Doppler pe 
direcţia fascicolului laser. 

 Ca principiu de funcţionare la vibrometru apare între fascicolul laser incident 
şi cel reflectat de obiectul în mişcare o diferenţă de frecvenţă proporţională cu viteza 
obiectului: Δν=k v(t)/λ. Prin compunerea cele două fascicule apare fenomenul de 
bătaie, rezultând o modulare a intensităţii faciculelor de lumină amestecate, cu o 
frecvenţă proporţională cu viteza instantanee. Cu un convertor frecvenţă–tensiune 
rezultă o tensiune proporţională cu: 

λ

v(t) k
 U(t)   3.10 

 Dispozitivul măsoară în banda de frecvenţe (2-20000) Hz măsurând viteza 

în domeniul 0-100 mm/s, fără posibilitatea de a modifica scala de măsură. 
Dispozitivul scoate la ieşire semnal analogic, în domeniul 0-5 V. Semnalul de la 
ieşire a fost introdus de asemenea în calculator prin placa de sunet. 
 Măsurătorile efectuate cu VQ-400-A au o calitate mai proastă datorită 
schimbării necontrolate a fascicolului laser reflectat generat de mişcările lente ale 
discului după impact şi datorită imposibilităţii de a regla scara de măsură a vitezei. 

 

Determinarea pulsaţiilor proprii din răspunsul liber 
 

 Se va considera un sistem vibrant cu un grad de libertate căruia i se aplică 
un impuls scurt, şi se înregistrează răspunsul acestuia, x(t) sub forma discretă 

)t(xx kk = , la momente discrete de timp tk=tk  , unde .0,1,2,3,..=k . 

 În cazul vibraţiilor probei, x(t) reprezintă presiunea sonoră înregistrată cu 
microfonul sau viteza instantanee măsurată cu vibrometrul laser într-un punct de pe 

discul studiat.  

BUPT



84     Materiale și metode - 3  

 Înregistrarea se poate face cu un accelerometru, semnalul fiind amplificat, 

integrat de două ori şi introdus în calculator. În acest caz t1/=νe   reprezintă 

frecvenţa de eşantionare. 

 Valorile experimentale ale răspunsului măsurat se notează cu kx , 

corespunzătoare momentelor de timp kt , unde .0,1,2,3,..=k . 

 Deoarece sistemul investigat reprezintă un sistem vibrant cu amortizare 
vâscoasă, având n  grade de libertate, răspunsul liber se poate scrie în funcţie de 

parametrii sistemului, sub forma: 

),ptcos(eA=x k
rt

0k
k   3.11 

unde r este factorul de amortizare, iar p este pseudopulsaţia vibraţiilor libere ale 
sistemului. 

 Acest răspuns se poate pune şi sub formă complexă: 

tkλtk)ipr(
k AeAe X     3.12 

unde iprλ 2,1   sunt cantităţi complex conjugate, care apar în perechi, partea 

reală reprezentând coeficientul de amortizare, iar partea imaginară reprezentând 
pseudopulsaţia. 
 Se introduc notaţiile: 

S1=-(λ1+λ2)= 2r  3.13 

S2=λ1λ2=r2+p2 3.14 

 Se demonstreză uşor că parametrii 2,1S  se obţin rezolvând întâi sistemul 

liniar de ecuaţii: 

,
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
 3.15 

care, pentru mărirea preciziei poate fi generalizat la sistemul supradeterminat: 
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 3.16 

 Rezolvând sistemul supradeterminat  

[A]{s}={b} 3.17 

obţinem }S,S{ 21  

{s}=([A]t[A])[A]{b} 3.18 
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ale căror soluţii sunt: 

,
2

s
r 1  3.19 

21
2 )

2

s
(sp 

 

3.20 

 Trebuie să se observe că pseudopulsaţiile vor apărea în perechi de semn 
contrar. Metoda poate fi generalizată pentru sisteme cu mai multe grade de 
libertate. 

 Experimental se doreşte să se stabilească pulsaţia fundamentală a unui disc 
corespundător cazului în care discul este liber. 
 Această frecvenţă este legată de modulul lui Young, E, şi de densitate aşa 

cum s-a văzut în secţiunea precedentă, printr-o relaţie care ne va permite să 
determinăm E. Similar se poate face şi pentru alte frecvenţe proprii. 
 Pentru obţinerea unei mişcări vibratorii s-a aplicat cu o bilă mică rigidă un 
impact discului. 
Răspunsul la vibraţii poate conţine mai multe moduri, motiv pentru care se poate 
extrage componenta fundamentală a răspunsului (fmin), prin filtraj, sau să se aplice 

metoda (16) pentru cazul cu mai multe grade de libertate.  
 

  

Figura 3.36 Captură semnal înregistrat 
de pe monitor 

Figura 3.37 Eşantion din semnalul 
inregistrat 

 
 

3.4 Testarea termografică 
 
 Intrucât eşantioanele realizate prezintă diferite proprietăţi în funcţie de 
compoziţie a fost realizat şi un test cu ajutorul camerei de termografie pentru a 
studia evoluţia temperaturii în funcţie de cantitatea de dopant adăugată şi de 

asemenea omogenitatea structurii. 
 Termografia presupune preluarea imaginii termice a obiectului şi convertirea 
imaginii obţinute în frecvenţe din domeniul vizibil, pentru care ochiul prezintă 

sensibilitate spectrală. 
 Din punct de vedere tehnic, termograful este un aparat optoelectronic, care 
conţine următoarele subansambluri principale: 

- obiectiv de preluare a imaginii; 
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- matrice de elemente fotosensibile IR (traductor termic, care transmite 

un semnal electric proporţional cu temperatura); 
- modul de palete de culoare (care transformă semnalul transmis de 

traductorul termic în semnal optic în domeniul vizibil). 

 Termograful FLIR A40M este echipamentul cu ajutorul căruia se realizează 
aceste măsurători. FLIR A40M este o cameră în infraroşu, accesibilă, cu precizie, 
care produce imagini mai clare decât camerele precedente şi are posibilitatea de 
măsurare a temperaturii în domeniul industrial şi în procesele de monitorizare în 
verificarea produselor şi în aplicaţii de securitate. 

 

Figura 3.38 Cameră termografică FLIR THERMOVISION A40M 

 Camera a fost creată astfel încât să poată fi montată în orice loc şi în orice 

poziţie să depindă doar de factorii din încăpere, cum ar fi temperatura şi umiditatea. 
Adaptabilă la orice tip de măsurători, are rezoluţia de 320x240 pixeli, interfaţă IEEE-

1394 ce captează pe PC o imagine monocromă de 8/16 bit cu o viteză de 60Hz.  
 

 

Figura 3.39 Imaginea în infraroşu a eşantionului 
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Echipamentul foloseşte o tehnică de detecţie avansată prin microbolometrul 
FPA produce imagini intense pe o undă lungă într-o paletă de culori multiple care îţi 

permit să observi variaţiile mici de temperatură, cum ar fi 0,080C. Captarea imaginii 
în timp real la camerele standard (60Hz) pot identifica rapid evenimente tranzitorii 
termice şi pot genera imagini clare al obiectelor aflate în mişcare [185]. 

 

Figura 3.40 Imaginea în infraroşu a eşantionului şi graficul temperatură-timp 

 Pentru testul eşantioanelor de hidroxiapatită şi hidroxiapatită dopată, 

acestea se răcesc în prealabil cu ajutorul unui frigider şi după se vizualizează cu 
termograful şi se înregistrează fluctuaţia temperaturii timp de aproximativ 7 minute. 
În timpul înregistrării camera preia informaţii care ulterior pot fi analizate pentru a 
trasa graficul evoluţiei temperaturii în timp şi de asemenea se poate observa cum 
fluctuează temperatura în funcţie de suprafaţa probei. Dacă încăzirea este uniformă 
atunci vom avea de-a face cu o structură omogenă şi dacă acest lucru nu se 
întâmplă atunci putem determina care compoziţii prezintă neomogenităţi. 

 Aceste aspecte de conductivitate termică şi stabilitate termică pot fi de 
interes în cazul implanturilor realizate din aceste compoziţii, deoarece acestea vor fi 
în contact cu ţesutul şi o diferenţă de mai mult de câteva grade celsius între implant 
şi ţesut poate provoca reacţii inflamatorii şi implicit un răspuns de respingere a 
corpului străin. 
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4 REZULTATE ŞI DISCUŢII 
 

 

4.1 Materiale obţinute 
 

A.Metoda de sinteză aleasă 

În urma studierii literaturii şi a metodelor existente de sintetizare de 
hidroxiapatită s-a ales metoda de sintetizare prin precipitarea apoasă. Această 

metodă de sintetizare oferă posibilitatea de a varia parametrii reacţiei independent 
unul de celălalt.  

Astfel se pot modifica următorii parametrii:  

- Cantitatea de reactivi şi implicit stoechiometria 
- PH-ul 
- Temperatura la care se realizează reacţia 
- Viteza de rotaţie 
- Durata de maturare a soluţiei 
Un alt avantaj al acestei metode constă în faptul că oferă o siguranţă mai 

mare în desfăşurarea experimentului deoarece se poate o alege o temperatură de 

reacţie mai scăzută. Acest parametru mai scăzut poate creea condiţii mai sigure atât 
pentru persoana care realizează experimentul cât şi pentru instalaţia utilizată care 
se poate uza mai repede la temperaturi mai ridicate. 

Deoarece interesul acestei lucrări este de a adăuga dopanţi în structura 
hidroxiapatitei pure, această metodă are din nou un avantaj permiţându-ne 
încorporarea unei cantităţi semnificative de dopanţi şi integrarea acestora la nivelul 

structurii cristaline a hidroxiapatitei, nu doar o amestecare mecanică. 

Rezultatul acestui tip de sinteza este o pudră nanometrică care înca nu este 
cristalizată din cauza resturilor de nitrat de amoniu rezultat în urma reacţiei. Deci 
produsul final va fi sub formă amorfă şi va trebui trecut printr-un tratament termic 
pentru eliminarea acestor compuşi nedoriţi şi pentru cristalizare. 

Un alt atuu oferit de metoda prin precipitare în soluţie apoasă este dat de 
cantitatea de produs final obţinută, aceasta fiind în jur de 400-500 grame de produs 

uscat după filtrare. Alte metode permit obţinerea unor cantităţi mult mai mici de 
produs final. 

 

Figura 4.1 Pudra de hidroxiapatită dupa filtrare („cake”) 
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În experimentul de faţă am ales să pastrăm constanţi unii parametrii (pH, 

viteza de rotaţie) şi să variem unul sau mai mulţi din ceilalţi (stoechiometrie, 
temperatură, durată de maturare).  

 

Temperatura şi durata de sinteza 
Prin varierea temperaturii şi duratei de sinteză am dorit să vedem ce efect 

va avea aceasta asupra produsului final şi care temperatură este recomandabilă. 
Experimentele au fost realizate la două temperaturi diferite (50°C şi 88°C) şi 

două durate diferite de maturare ( 20 h şi 1 h) fiind studiate produsele rezultate 
pentru a vedea dacă există diferenţe. Rezultatul difractometriei cu raze X a arătat că 
ambele pudre sunt hidroxiapatită şi că fazele nu sunt modificate din cauza 

temperaturilor diferite. Singura diferenţă observată a fost în cristalinitatea pudrei 
obţinute imediat după filtrare, cea sintetizata la 88°C fiind mai cristalină decât cea la 
50°C lucru care va fi oricum uniformizat dupa tratamentul termic. 

Astfel am ales metoda cu temperatura mai scazută din cauza condiţiilor de 

securitate sporite a metodei şi a materialului. 
 

 
 

 Figura 4.2 Instalaţia de sinteză a hidroxiapatitei compusă din bioreactor şi termostat 
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Varierea stoechiometriei 
 
Pentru a obţine un material bifazic am ales să modificăm cantităţile iniţiale 

de reactivi şi astfel am obţinut ceramică bifazică hidroxiapatită-tricalciufosfat (HA-
TCP). Aceast material este apreciat pentru îmbunătăţirea osteoinducţiei deoarece 
combinaţia dintre hidroxiapatită foarte puţin resorbabilă şi TCP-ul resorbabil creează 
combinaţia perfectă pentru dezvoltarea treptată a ţesutului osos în locul TCP-ului 
care se va resoarbe, fără să piardă complet suportul mecanic care este asigurat de 
hidroxiapatită.  

Prin urmare metoda de sintetizare este adaptată atât pentru obţinerea 

hidroxiapatitei pure cât şi pentru obţinerea materialelor bifazice sau dopate, reacţiile 
având loc la nivel structurii cristalografice şi nu doar prin mixare mecanică. 

Prin orice deficit de calciu în reacţia inţială produsul final va conţine mai mult 
sau mai putin TCP, în funcţie de rezultatul dorit şi de aplicaţia medicală. 

 
 
B.Doparea cu magneziu 

 Pentru a îmbunătăţii proprietăţile mecanice ale hidroxiapatitei am ales 
dopajul cu magneziu din mai multe motive: 

- Acesta este un element care există deja în ţesutul osos natural în 
proporţie de 0.44-1.22 % în funcţie de tipul osului 

- Conform literaturii ştiinţifice acesta îmbunătăţeşte proprietăţile mecanice 
ale hidroxiapatitei 

- Are rol de stabilizator în cadrul tratamentelor termice stopând 
transformările nedorite de fază 

- Nu creează probleme de biocompatibilitate 
- Este folositor şi în cazul materialelor bifazice HA-Al2O3 deoarece opreşte 

apariţia aluminaţilor în urma tratamentelor de sinterizare până la 

temperaturi de 1400°C 

- Deşi comportamentul hidroxiapatitei a fost studiat în mii de articole în 
ultimele decenii, cel al hidroxiapatitei dopate cu magneziu este încă 
relativ necunoscut şi aceasta nu se găseşte la scară largă în comerţ încă 

Deşi doparea cu magneziu poate îmbunătăţii proprietăţile hidroxiapatitei 
trebuie avut în vedere şi cantitatea de dopant utilizată, deoarece peste 2 % poate 
cauza probleme din cauza densificării insuficiente. 

 
 
C.Realizarea barbotinei 

A fost aleasă această formă de prelucrare a pudrei obţinute deoarece ne 
permite o mare flexibilitate în realizarea de forme complexe. Pentru a putea realiza 
barbotina pudra a fost în prealabil calcinată şi măcinată cu ajutorul instalaţiei 
formate din container-ul de polipropilena cu bile de alumină.  
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Figura 4.3 Instalaţia de măcinare a pudrei obţinute şi de realizare a barbotinei 

  

Figura 4.4 Bilele de alumină utilizate pentru măcinare şi barbotina  b)Containerul din 
polipropilenă în care este introdusă pudra şi bilele de alumină 

 Barbotina a fost realizată într-o instalaţie de mixare într-un suport de 
polipropilena şi cu ajutorul unor bile de alumină pentru omogenizare. Cantitatea de 
materie uscată utilizată în realizarea barbotinei variază în funcţie de compoziţie, s-a 
dorit încorporarea a 70 % de materie uscată dar hidroxiapatita dopată nu a putut fi 
încorporata decât în cantităţi de 65 % pentru MgHA 2 % respectiv 56 % pentru 
MgHA 5 %. Hidroxiapatita MgHA 1 % a putut fi încorporată în proporţie de 70 % şi 

MgHA 10 % nu a putut fi pusă sub formă de barbotină. 
Deoarece dorim obţinerea unei densităţi finale cât mai ridicate şi materia 

crudă trebuie să aibe o anumită densitate de plecare şi barbotinele care au o 
densitate inferioară vor da şi produse finale de densitate inferioară. Din acest 
considerent densitatea crudă trebuie să se încadreze în intervalul 35-45 % din 
densitatea teoretică a hidroxiapatitei (3.15 g/cm3). 

Prin acest proces de realizarea a formelor implanturilor se pot realiza forme 
pentru diferite regiuni ale corpului cum ar fi vertebrele, oasele craniului, regiunea 
maxilo-facială etc. Pe langă formele complexe care se pot realiza putem de 

asemenea obţine structuri macroporoase care favorizează creştearea ţesutului osos 
(osteointegrarea) şi fuzionarea cu materialul implantat. Aceste implanturi 
macroporoase se pot realiza cu ajutorul materialelor polimerice care se introduc în 
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barbotina şi se elimină după tratamentul termic rămânând golurile ocupate de 
volumul acestora.  

Şi din această etapă putem observa că doparea cu magneziu în cantităţi 

prea mari nu este benefică pentru material deoarece nu poate fi încorporată toată 
cantitatea în structura cristalografică. 

 
 
D.Realizarea de materiale bifazice cu Al2O3 

Din dorinţa de a îmbunătăţii proprietăţile mecanice am realizat şi materiale 
bifazice hidroxiapatita – alumina (HA-Al2O3) prin încorporarea de diferite procentaje 
de alumină în timpul realizări barbotinei. 

Deoarece acest material bifazic devine instabil la temperaturi ridicate 
datorită apariţiei aluminaţilor peste 1200°C se adaugă alumina la hidroxiapatită 
dopată, magneziul fiind un bun stabilizator termic şi în acest caz, permiţând 

densificarea până la 1400°C fără apariţia aluminaţilor.  
 
 
E.Eşantioanele realizate 

Deoarece în cadrul acestui experiment s-au modificat diferiţi parametrii 

avem şi diferite produse obţinute, astfel am obţinut hidroxiapatita pură la 50°C şi 
88°C, hidroxiapatita bifazică cu TCP şi hidroxiapatita dopată cu magneziu. 

Pudrele sintetizate 

Tabel 4.1 Sinteze realizate 

Nr Denumire Temp [°C] Timp [h] Compoziţie DRX MEB Biologie 

1 FHA1T 50 20 HA       

2 FHA2T 50 20 HA       

3 FHA3T 50 20 HA       

4 FHA4T 50 20 HA       

5 FHA5T 50 20 HA x x x 

6 FHA6T 50 20 HA x x  x 

7 FHA7T 50 20 HA x x   

8 FHA8T 50 20 HA       

9 FHA9T 50 20 HA       

10 FHA10T 50 20 HA       

11 FHA11T 88 1 HA       

12 FHA12T 88 1 HA       

13 FHA13T 50 20 HA       

14 FHA14T 50 20 HA-TCP x    x 

15 FHA15T 50 20 HA-TCP       
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16 FHA16T 50 20 HA-TCP       

17 FHA17T 50 20 HA-TCP       

18 FMgHA1T 88 1 MgHA 1% x x  x 

19 FMgHA2T 50 20 MgHA 5% x x  x 

20 FMgHA3T 50 20 MgHA 1%       

21 FMgHA4T 50 20 MgHA 1%       

22 FMgHA5T 50 20 MgHA 1% x     

23 FMgHA6T 50 20 MgHA 5%       

24 FMgHA7T 50 20 MgHA 2% x   x  

25 FMgHA8T 50 20 MgHA 1%       

26 FMgHA9T 50 20 MgHA 1%       

27 FMgHA10T 88 1 MgHA 10% x    x 

 
 

4.2 Validarea materialelor obţinute 
 
 

4.2.1 Validarea fizică 
 

Caracterizarea cu raze X a pudrelor 

 
Difractometria cu raze X a fost realizată cu dispozitivul Bruker D8 Advance 

cu un tub de Cu şi un detector cu scintilaţie. 

În urmatoarele imagini avem difractogramele pentru pudre de hidroxiapatită 
pură cât şi hidroxiapatita dopată cu magneziu în diferite concentraţii. 

Hidroxiapatita pură 
Difractograma urmatoare este obţinuta de la o pudră de hidroxiapatită 

nedopată şi calcinată la 900°C pentru a obţine o cristalizare completă. Din imagine 
putem observa mai multe peak-uri de înaltă intensitate corespunzatoare planelor 
hidroxiapatitei (002), (211), (112), (300) şi (213) corespunzatoare cu fişa standard 
PDF # 9-432 a hidroxiapatitei.Nu este detectată faza TCP sau CaO. 
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Figura 4.5 Difractograma pudrei de hidroxiapatita calcinată la 900 °C 

Hidroxiapatita dopată cu 1% şi 5% Magneziu 
Pentru aceste două compoziţii peak-urile de intensitate puternică se află în 

regiunea 31°, certificând faptul că am obţinut o pudră cu grad ridicat de 
cristalinitate. Prezenţa MgO este identificată în dreptul 43° punând în evidenţă 
prezenţa dopantului în cele 2 compoziţii studiate. 

Pentru compoziţia MgHA 1% nu a fost identificată nici o altă fază secundară. 
Dimpotrivă pentru compoziţia MgHA 5% apar trei peak-uri de β-TCP 

corespunzatoare planurilor (0210), (220) în conformitate cu fişa standard PDF # 9-
169 a β-TCP. 

Prezenţa acestei faze, care este perfect biocompatibilă, nu impiedica 

folosirea acestei compoziţii ca biomaterial. Apariţia acestor faze de β-TCP sau CaO 
induse de adăugarea dopanţilor este cunoscută din literatură. 

 

HA 

HA HA 

 

Figura 4.6 Difractograma pudrei de MgHA 1% calcinată la 900 °C 
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Figura 4.7 Difractograma pudrei de MgHA 5% calcinată la 900 °C 

 

Figura 4.8 Analiza EDS a elementelor chimice prezente în pudra de MgHA 5% 
calcinată la 900 °C 

Caracterizarea prin microscopie electronică cu baleiaj 
 

Pentru a vedea structura pudrelor sintetizate şi mărimea grăunţilor, acestea 
au fost analizate cu microscopul cu baleiaj de electroni MEB FEG, Hitachi S4700 la 6 
KV si 10 mA prin metalizare cu carbon.  
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Din imaginile urmatoare putem vedea că am obţinut o pudră cu granulaţie 

fină şi care în urma porcesului de calcinare formează conglomerate, deci trebuie 
macinată înainte de folosire în cadrul barbotinei. Din figurile 3.8 a, b şi f putem 

vedea că mărimea graunţilor este mai mică de 1 μm şi ca aceştia s-au cristalizat 
bine în urma tratamentului termic la 900° timp de o ora. 

 

 

a b 

c d 

e f 

Figura 4.9 Imaginile pudrelor realizare cu microscopul cu baleiaj de 
electroni: a.HA; b.MgHA 1%; c.HA; d.MgHA 1%; e.MgHA 5%; f.MgHA 5%; 
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4.2.2 Validarea biologică 
 

Pentru certificarea produselor de diferite concentraţii sunt biocompatibile s-a 
recurs la testarea acestora în cadrul unui test de cotoxicitate şi în fluid biologic 
simulat. 

 
 
Test de citotoxicitate 

 
Evaluarea răspunsului celular este realizată printr-un test indirect asupra 

pudrelor de hidroxiapatită realizate şi calcinate o oră la 900°C şi sterilizate timp de 
45 de minute. 

Pudrele sunt amestecate cu un mediu de cultură celulară (care nu conţine 
ser bovin fetal) timp de 20 de ore la 37°C sub agitaţie (80 rot/min). Lichidul este 
extras şi filtrat, se adaugă 10% ser bovin fetal şi se asează peste celule (osteoblaste 

MC3T3-E1) aflate în cultură cu 24 de ore înainte. Câte 200 µl de mediu este pus în 
fiecare godeu şi totul este lăsat la incubat timp de 24 de ore. 

Este relizat un test calorimetric cu Blue Alamar prin spectrometrie (dupa 
incubarea reactivului timp de 3 ore) pentru masurarea şi cuantificarea activităţii 
celulare al osteoblastelor cu scopul de a identifica eventualele efecte citotoxice. 

 

 

Fig. 4.10 Graficul testului de citotoxicitate realizat asupra pudrelor de diferite compoziţii 

 

După cum putem vedea şi în graficul de mai sus toate pudrele sunt 

biocompatibile având procentajul de activitate celulară între 90-100% faţă de mediul 
de control. Desigur se pot observa unele diferenţe mici între diferitele compoziţii, 

hidroxiapatita pură are o activitate celulară de 100% pe când materialul bifazic HA-
TCP este la doar 90 % şi MgHA 5% doar 89%. Dintre celelate eşantioane putem 
identifica cel mai bun răspuns în afara de hidroxiapatită în cazul MgHA 1%. 
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Pastile realizate 

  
Din pudra sintetizată au fost realizate probe pentru a efectua teste asupra 

lor. Acestea au fost turnate în mulaje realizate din ghips şi au diamentrul de 16 mm 
şi înălţimea de aproximativ 2-3 mm. 
 

   

Figura 4.10 Pastile demulate; a. neşlefuite ; b. uscate şi şlefuite 

 Aceste pastile au fost uscate în incubator după demulare şi sinterizate la 
temperaturi înalte pentru a le densifica. Fiecare compoziţie are o temperatură 
diferită de sinterizare în funcţie de compoziţia chimică. 
 

 

Figura 4.11 Cuptorul utilizat pentru sinterizarea probelor 
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 Tabel 4.2 Compoziţiile pastilelor realizate pentru testele biologice şi mecanice 

Nr Nume Compoziţie 
Număr 

Eşantioane 

Număr 
eşantioane 

sinterizate 

Temperatura 
[°C] 

S1 FHA5T HA 35 30 1250 

S2 FMgHA5T MgHA 1% Mg 43 35 1250/1350 

S3 FMgHA2T MgHA 5% Mg 26 25 1250/1350 

S4 FMgHA7T MgHA 2% Mg 63 50 1250/1350 

S5 FHA14T HA-TCP 67 35 1120 

S6 
HA-

Alumina1 
98% HA+2% 

Alumina 
29 25 1150 

S7 
HA-

Alumina2 
70% HA+30% 

Alumina 
29 25 1150 

S8 
HA-

Alumina3 
50% HA+50% 

Alumina 
23 20 1150 

S9 
HA-

Alumina4 
30% HA+70% 

Alumina 
29 25 1150 

S10 Alumina1 Al2O3 37 30 1400 

 

 

Figura 4.12 Eşantioane de MgHA înainte şi după sinterizare 
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Testarea în fluid biologic simulat SBF 
 
Pentru a studia comportamentul eşantioanelor densificate în fluid biologic 

simulat am creat o soluţie de SBF în care am imersat probele pentru o perioadă de 
30 de zile. După intervalul de 30 de zile se examinează probele pentru a vedea dacă 
au apărut precipitaţi pe suprafaţa acestora şi dacă s-a modificat microduritatea. 

 

 Dupa 30 de zile în acest incubator probele sunt scoase din fluidul biologic 
simulat şi examinate din nou fizic şi mecanic pentru a vedea influenţa acestuia pe 

termen mediu. 
 
 

4.3 Proprietăţi mecanice 
 

Pentru evaluarea efectului parametrilor de sinteza şi a cantităţi de dopant 
asupra produselor finale obţinute s-au efectuat prima dată teste de caracterizare 
fizică pentru a certifica compozitia obţinută, şi după aceasta teste de verificare a 
citotoxicităţii. 

După aceea pulberea obţinută a fost validată ca fiind hidroxiapatită, 
respectiv hidroxiapatita dopată cu magneziu biocompatibilă. Dat fiind faptul că ştim 

proprietăţile fizice şi biologice ale materialului se pot efectua teste mecanice pentru 
a vedea influenţa tuturor parametrilor asupra compoziţiilor obţinute. Atfel s-au 
realizat teste pentru determinarea densităţii şi de asemenea pentru determinarea 

microdurităţii din care se poate deduce ulterior şi tenacitatea. 
 
 
 

Figura 4.14 Probele imersate în fluid 
biologic simulat 

Figura 4.13 Container cu 
soluţie SBF pentru 

referinţă 
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A.  Densitatea 

Pentru a calcula densitatea am folosit metoda de măsurare a masei şi a 
volumului probelor realizate.  

Tabel 4.3 Densitatea eşantioanelor raportată la densitatea teoretică a hidroxiapatitei 

Nr. 

MgHA 
1% 

MgHA 
2% 

MgHA 
5% 

MgHA 
1% 

MgHA 
2% 

MgHA 
5% 

MgHA 
1% 

MgHA 
2% 

MgHA 
5% 

Crude Sinterizate la 1250°C Sinterizate la 1350°C 

1 1,23 1,18 1,03 2,32 2,12 1,72 2,35 2,28 1,79 

2 1,19 1,22 1,05 2,21 2,11 1,63 2,49 2,33 1,81 

3 1,18 1,16 1,02 2,2 2,07 1,65 2,38 2,28 1,83 

4 1,19 1,21 1,03 2,15 2,08 1,69 2,36 2,31 1,78 

5 1,23 1,19 1,07 2,23 2,12 1,71 2,41 2,31 1,84 

Media 1,204 1,192 1,04 2,222 2,1 1,68 2,398 2,302 1,81 

% HA 
Teoretic 

38.22 37.84 33.01 70.53 66.66 53.33 76.12 73.07 57.46 

 
Putem observa că adaosul de magneziu în cantităţi prea mari afectează 

negativ densitatea iniţială şi finală a eşantioanelor. Acest lucru ne poate indica de 
asemenea că hidroxiapatita dopată cu magneziu are nevoie de temperaturi mai 
înalte de sinterizare pentru o densificare corespunzătoare. 

 

 

Figura 4.15 Graficul densităţilor probelor realizate şi tratate termic la diferite 
temperaturi 
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Din figura 3.16 putem vedea cum densitatea este îmbunătăţită la creşterea 

temperaturii de sinterizare şi aceasta este afectată negativ de cantitatea de dopant 
adaugată. Este posibil ca din cauza diferenţelor de dimensiuni ale ionilor de 

magneziu în structura cristalografică să creeze modificări structurale care se 
manifestă într-o pudră cu densitate mai mică, deci şi produsul final va avea 
asemenea probleme. 

 
 

B.  Microduritatea Vickers 

Pentru a vedea evoluţia durităţii materialului în funcţie de temperatura de 
sinterizare şi de compoziţie se utilizează un microdurimetru, microdurimetrul 

Wolpert 402MVD, cu ajutorul căruia putem măsura diagonalele lăsate de vârful de 
identare şi astfel calcula valorile durităţii. Pentru vizualizarea acestor diagonale s-a 
utilizat microscopul electronic cu baleaj din cauza limitărilor microscopului optic. 

Tabel 4.4 Valorile microdurităţii pentru eşantioanele de MgHA sinterizate înainte şi 
după SBF 

Compoziţie 
HV 

înainte 
de SBF 

HV 
după 
SBF 

MgHA 1% 1250°C 108.04 200.14 

MgHA 1% 1350°C 263.79 237.77 

MgHA 2% 1250°C 180.53 195.99 

MgHA 2% 1350°C 260.19 212.14 

MgHA 5% 1250°C 44.98 40.11 

MgHA 5% 1350°C 60.28 63.82 

 
A fost realizată o comparaţie a eşantioanelor în funcţie de valorile obţinute 

pentru a identifica mai uşor diferenţele, astfel din figura urmatoare putem observa 

cum microduritatea prezintă valorile cele mai crescute în cazul MgHA 1% sinterizată 
la 1350°C, valoare cu aproximativ 20% superioară celei a HA nedopate. De 
asemenea o valoare superioară HA nedopate se identifică şi în cazul MgHA 2% 
sinterizată la 1350°C. Valorile pentru eşantioanele MgHA 5% sunt extrem de 
scăzute şi în raport cu hidroxiapatita pură. 
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Figura 4.16 Graficul valorilor microdurităţii Vickers pentru eşantioanele sinterizate 

Deoarece am imersat probele în fluid biologic simulat am dorit şi 
determinarea proprietăţilor mecanice ale acestora după un interval de 30 de zile şi 
compararea acestora cu valorile iniţiale. Astfel în figura 3.18 şi 3.19 putem vedea 

graficele de comparaţie intre ale eşantioanelor tratate termic înainte de a fi imersate 
în fluid biologic simular şi dupa 30 de zile. 
 

 

Figura 4.17 Graficul valorilor microdurităţii Vickers pentru eşantioanele sinterizate şi 
imersate în SBF timp de 30 de zile 
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Figura 4.18 Graficul valorilor microduritatii Vickers pentru esantioanele sinterizate 
inainte si dupa imersarse in SBF timp de 30 de zile 

C.  Modulul de elasticitate 
 

Determinarea prin compresiune 
Acest test s-a realizat cu ajutorul echipamentului Test Xpert II Zwick Roell 

Z005 la o viteză de 1mm/min şi forta maximă de 60N. 

 
Figura 4.19 Graficul tensiune – deformaţie pentru eşantioanele sinterizate la diferite 

temperaturi 
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După trasarea curbelor tensiune-deformaţie pentru diferitele compoziţii s-au 
realizat calculele pentru modulul de elasticitate utilizând domeniul liniar al curbelor 

şi s-a relizat comparaţia între valorile obţinute pentru eşantioanele tratate termic şi 
pentru cele care au fost imersate în fluid biologic simulat timp de 30 de zile. 

Din figura 3.22 putem observa că MgHA 2% 1350°C prezintă cea mai 
ridicată valoare de 92, pe când HA pură prezintă o valoare de mai puţin de jumătate 
cu 42. Nici compoziţia de MgHA 1% 1250°C nu prezintă proprietăţi scăzute fată de 
HA, dimpotrivă are o valoare cu 75% mai ridicată. 

Din figura 3.23 putem observa cum valorile modulului de elasticitate scade 

pentru toate eşantioanele după expunerea la mediul biologic simulat dar totuşi 
rămâne superioară compoziţie de HA pură. 

În figura 3.24 avem alăturate toate valorile înainte şi după 30 de zile în fluid 
biologic simulat pentru a putea vedea cum proprietăţile variază la expunere, acestea 

scăzând cu aproape 30% în unele cazuri. 
 

 

Figura 4.20 Comparaţie între valorile modulului de elasticitate pentru diferitele 
compoziţii de materiale 
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Figura 4.21 Comparaţie între valorile modulului de elasticitate pentru diferitele 
compoziţii de materiale după imersare în fluid biologic simulat timp de 30 de zile 

 

Figura 4.22 Comparaţie între valorile modulului de elasticitate pentru diferitele 
compoziţii de materiale inainte şi dupa imersare în fluid biologic simulat timp de 30 

de zile 

BUPT



                4.3 – Proprietăţi mecanice     107 

Determinarea modulului de elasticitate prin răspunsul la vibraţii libere 
 

Experimental se doreşte să se stabilească pulsaţia fundamentală a unui disc 
corespundător cazului în care discul este liber. 
 Această frecvenţă este lagată de modulul lui Young, E, şi de densitate aşa 
cum s-a văzut în secţiunea precedentă, printr-o relatie care ne va permite să 
determinăm E. Similar se poate face si pentru alte frecvenţe proprii. 
 Pentru obţinerea unei mişcări vibratorii s-a aplicat cu o bilă mică rigidă un 
impact discului. Răspunsul la vibraţii poate conţine mai multe moduri, motiv pentru 

care se poate extrage componenta fundamentală a răspunsului (fmin), prin filtraj sau 
să se aplice metoda (16) pentru cazul cu mai multe grade de libertate.  
 

  

Figura 4.23 Captură semnal înregistrat de 
pe monitor 

Figura 4.24 Eşantion din semnalul 
inregistrat 

 

 

Figura 4.25 Semnalul de vibraţii pentru HA-1250 0C 
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Figura 4.26 Semnalul de vibraţii pentru HA 5%Mg -1250 0C 

 

Figura 4.27 Semnalul de vibraţii pentru HA5%Mg-12500C -SBF Suport 
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Figura 4.28 Semnalul de vibraţii pentru HA5%Mg-12500C -SBF Liber 

 

Tabel 4.5 Valorile modulului de elasticitate (Young) determinate pe baza 
măsurătorilor de vibraţii 

Nr. Nume fişier r [s-1] f1 [s-1] 
Rx10-

3[m] 
dx10-

3[m] 
E 

[MPa] 

1 HA-1250 Liber 866.977 4183.580 6.0 2.2 52.81 

2 HA-1250 Suport 1524.215 3954.325 6.0 2.2 57.14 

3 
MgHA01-1350 

Liber 
1073.67 3983.579 6.0 2.1 57.99 

4 
MgHA02-1250 

Liber 
1159.270 3297.693 6.0 2.0 39.77 

5 
MgHA02-1350 

Liber 
1152.7543 6135.010 6.0 2.1 96.30 

6 
MgHA05-1250 

Liber 
1086.452 4235.29 6.0` 2.0 65.53 

7 
MgHA05-1350 

Liber 
1044.341 3218.404 6.0 2.0 39.31 

8 
HA-Al2O3-1150 

Liber 
2368.284 6015.566 6.5 2.8 93.12 

9 
MgHA01-1250SBF 

Liber 
1371.039 4015.386 6.0 2.0 58.99 

10 
MgHA02-1250SBF 

Liber 
1292.309 3407.538 6.0 2.0 42.46 

11 
MgHA02-1350SBF 

Liber 
1726.6037 3985.922 6.0 2.0 58.21 

12 
MgHA02-1350SBF 

Suport 
1063.605 1785.641 6.0 2.0 67.32 
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13 
MgHA05-1250SBF 

Suport 
1288.1465 4463.032 6.0 2.0 34.89 

14 
MgHA01 1350SBF 

Liber 
1152.369 1528.214 6.0 2.0 45.36 

15 
MgHA05-

1250SBFLiber 
1453.289 2985.589 6.0 2.0 32.71 

16 
MgHA01-1250 

Suport 
1115.855 4271.095 6.0 2.0 55.55 

   
 

 

Figura 4.29 Modulul de elasticitate determinat prin metoda vibraţiilor 

 
 

4.4 Testarea termografică 
 

 Această măsurătoare s-a facut cu ajutorul echipamentului FLIR 
Thermovision A40M. 
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Figura 4.30 Evoluţia temperaturii pe aria examinată pentru HA pură 

 

Figura 4.31 Evoluţia temperaturii pe aria examinată pentru MgHA 2% sinterizată la 
1250°C 

BUPT



112     Rezultate şi discuţii - 4 

 

 

Figura 4.32 Evoluţia temperaturii pe aria examinată pentru MgHA 5% sinterizată la 
1250°C 

 

Figura 4.33 Evoluţia temperaturii pe aria examinată pentru toate eşantioanele 
comparate 
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4.5 Formarea unei aplicaţii de implant osos 
 
Pentru a exemplifica una din aplicaţiile acestor produse a fost realizat un 

implant vertebral din hidroxiapatită dopată c 1% magneziu cu ajutorul unui mulaj de 
gips. 

Aceste tipuri de implanturi se pot realiza atât dense cât şi cu structura 
macroporoasă cu ajutorul bilelor de PMMA. 

Pentru formarea implantului se începe de la un mulaj metalic realizate pe o 
maşină cu comanda numerică şi în funcţie de ce tip de implant se doreşte avem 
doua posibilităţi: 

a. Dacă se doreşte obţinerea unui implant dens se realizează un mulaj de 
gips pornind de la mulajul metalic şi se realizează o barbotină de MgHA 

1% care se toarnă în acesta 
b.Pentru obţinerea unui implant macroporos mai întâi trebuie obţinută 

stuctura organică şi de abia ulterior se adaugă barbotina de MgHA şi se 
tratează termic pentru eliminare bilelor de PMMA care lasă goluri sub 
forma sferică cu diametrul de 500-600 μm. 

 
 

  

Figura 4.37 Suportul organic din bile de 
PMMA pentru implanturile macroporoase 

Figura 4.36 Implant dens realizat din 
MgHA 1% 

Figura 4.35 Mulaj metalic pentru implant 
osos 

Figura 4.34 Mulaj de gips pentru 
turnarea implanturilor osoase 
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Figura 4.38 Structura macroporoasă 
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5 CONCLUZII ŞI PERSPECTIVE 
 

 
A. Sinteza prin precipitare 

 
Avantajele cele mai importante ale acestei metode sunt urmatoarele: 
 Parametrii pot fi modificaţi independent unul de celalalt 
 Asigură o siguranţă mai mare a sintezei 

 Pudra obţinută este nanometrică 

 Se pot încorpora cantităţi semnificative de dopanţi la nivelul matricii 
cristaline 

 Se pot obţine cantităţi importante de produs în funcţie de dimensiunea 
bioreactorului utilizat 

 Temperatura de sinteză a fost variată pentru a vedea efectul acesteia asupra 
pudrelor, rezultând că aceasta nu schimbă compoziţia produsului final. 
Varierea stoechimetriei pentru HA a fost realizată printr-un deficit de Ca care a 
rezultat în apariţia unei HA-TCP bifazice care poate avea proprietăţi de 
osteointegrare mai bune datorită resorbţiei treptate a TCP-ului care permite osului 
să crească în locul acestuia. 

 
B. Posibilităţile de dopaj 

 
De ce magneziu?  

 Acesta este un element chimic care se ragăseşte şi la nivelul osului natural 
şi stabilizează termic beta TCP-ul şi evită formarea alfa TCP-unul şi apariţia 

aluminaţilor în compozitele HA-Al2O3.  

 În acelaşi timp există numeroase studii care indică îmbunătăţire 
proprietăţilor mecanice prin acest dopaj. [138-143] Prin metoda de sinteză aleasă 
magneziul poate fi incorport în structura cristalină a hidroxiapatitei. 
 

C. De ce am lucrat cu barbotine? 
 
 Putem a obţine o densitate crudă mai bună raportată la probele obţinute 

prin presaj uniaxial s-au realizat barbotine cu până la 70% conţinut de materie 
uscată. Se pot obţine bune densităţi crude de aproximativ 35-45%. 
 Se pot fabrica forme complexe: discul intervertebral, oasele craniului etc.
 Cantitatea de materie uscată foarte ridicată de 70% s-a obţinut prin 
măcinarea pudrei în avans în dispozitivul de polipropilenă cu bilele de alumină în 
interior deoarece în urma calcinării grăunţii sunt aglomeraţi şi nu se pot utiliza în 

barbotină încă. 
Au aparut modificări în cazul HA dopate în realizarea barbotinei deoarece 

cantitatea de materie uscată totală încorporată a fost mai scăzută şi cu materialul 
de MgHA 10 % nu s-a putut realiza barbotina din cauza densităţii scăzute a acestuia 

care nu permite încorporarea de cantităţi semnificative în barbotină. 
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D. De ce am realizat materiale bifazice cu alumina? 

 
Pentru a imbunătăţii proprietăţile mecanice ale hidroxiapatitei pentru 

aplicaţii în care apar eforturi ciclice este nevoie de un material de dopaj sau de un 
material bifazic pe baza de HA. Deoarece alumina este un biomaterial inert care este 
utilizat deja în implantologie. 

 
E. Realizarea unei aplicatii de implant 

 
Pentru a exmeplifica una din aplicaţiile acestor produse a fost realizat un 

implant vertebral din hidroxiapatita dopată cu 1% magneziu cu ajutorul unui mulaj 
de gips. 

Aceste tipuri de implanturi de pot realiza atât dense cât şi cu structura 
macroporoasă cu ajutorul bilelor de PMMA. 
 
 Concluzie generală 
 

 Ca şi concluzie generală putem spune că pudre de hidroxiapatită si 
hidroxiapatită dopată au fost sintetizate prin metoda precipitaţii apoase şi că 
hidroxiapatita a fost dopată cu diferite cantităţi de magneziu (1%, 2%, 5% şi 10%). 
Această metodă de sinteză a hidroxiapatitei permite un cotrol al parametrilor 
(stoechiometria reactivilor, temperatura, viteza de rotatie, şi pH) mai bun şi o bună 
reproductibilitate. 

 Efectul dopării cu magneziu a fost studiat prin: 
- Difracţie cu raze X pentru pudrele calcinate la 900°C 
- Morfologia a fost observată cu ajutorul microscopului cu baleiaj de 

electroni 
- Densităţile au fost măsurate şi comparate prin metoda calculului 

volumului şi masei 
- Au fost realizate teste de citotoxicitate pe liniile osteoblastice 

- S-au măsurat caracteristicile mecanice ale eşantioanelor turnate şi 
densificate prin sinterizare la temperaturi înalte 

 Pentru pudrele cu magneziu în cantităţi mai mari a fost evidenţiată prin 
difractometrie cu raze X prezenţa βTCP-ului care nu afectează negativ 
biocompatibilitatea, dimpotrivă poate permite o mai bună osteointegrare deoarece 
acest este resorbabil şi permite osului natural creşterea în legatura strânsă cu 
implantul fără să dispară prea repede deoarece suportul de hidroxiapatită rămâne 

pentru a asigura stabilitate. 
 Pentru concentraţia de 1 wt% magneziu nu a fost identificată nici o fază 
secundară. 
 Un alt aspect al creşterii cantităţii de dopant se observă şi în densitatea 
eşantioanelor realizate şi sinterizate sau crude, aceasta scade direct proporţional cu 
creştearea cantităţii de magneziu, astfel pentru MgHA 10% nu au putut fi realizate 

eşantioane deoarece pudra nu a putut fi pusă sub formă de barbotină. 
 Etapa urmatoare a constat în studiul pudrelor de hidorxiapatită dopate 
pentru evaluarea proprietăţilor mecanice şi biologice. Pentru a putea realiza aceste 
teste hidroxiapatita a fost pusă în forma pe cale lichidă cu ajutorul unei barbotine. 

Această metoda de formare a eşantioanelor solide de hidroxiapatită este adesea 
utilizată pentru concepţia implanturilor osoase macroporoase utilizate pentru 
osteointegrare. În prealabil pudrele obţinute au fost calcinate la 900°C timp de o ora 
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şi macinate timp de 3 ore pentru spargerea aglomeraţilor formaţi în urma 
tratamentului termic. 

 Înainte de formarea eşantioanelor de hidroxiapatită solide pudra a fost 
testată la citotoxicitate cu linia celulară de osteoblaste MC3T3-E1. În urma acestei 
examinari a fost evidenţiată biocompatibilitatea produselor sintetizate, dar există o 
diminuare a proliferarii celulare în cazul eşantioanelor care conţin cantităţi mari de 
magneziu (10%). Dimpotrivă în cazul hidroxiapatitei dopate cu 1% magneziu se 
observă o creştere a numărului de celule proliferate faţă de hidroxiapatita pură acest 
lucru indicând o îmbunătăţire a biocompatibilităţii la doparea cu cantităţi mici de 

magneziu. 
 Pudrele sunt puse în suspensie apoasă şi barbotina astfel preparată prezintă 
un conţinut de materie uscata de 60-70%. După turnarea amestecului în mulajele 
acestea se lasă la uscat o ora şi se demuleaza, ulterior fiind tratate termic prin 

sinterizare la 1250°C şi 1350°C. 
 Finalitatea acestui studiu este de a studia proprietăţile mecanice ale 
diferitelor compoziţii pentru a determina combinaţia ideala care nu afecteaza negativ 

proprietăţle biologice.  
 Eşantioanele solide realizate din MgHA 5% au creat dificultăţi la punerea în 
formă şi acestea se manifestă şi în proprietăţile mecanice scăzute. 
 Densitatea eşantioanelor realizate este invers proporţională cu procentajul 
de Mg2+ încorporat. 
 Microduritatea Vickers este cea mai bună în cazul eşantioanelor cu 1% Mg şi 

2% Mg sinterizate la 1350°C. 
 Modulul de elasticitate cel mai mare îl are MgHA 2% sinterizat la 1350°C, cel 
al MgHA 1% fiind şi el superior HA. 
 Din analiza termografica putem observa un anumit grad de neomogenitate 
in structura MgHA 5% care se poate datora si barbotinei cu continut insuficient de 
materie uscata. De asemenea esantioanele de HA pura si MgHA 5% cruda ating mai 
repede un nivel de prag al temperaturii decat celelalte compozitii datorita schimbului 

mai rapis de temperatura cu mediul ambiant. Cresterea continutului de magneziu 

face ca acest schimb de temperatura sa fi emai lent. 
 Deoarece combinaţia dintre proprietăţile biologice şi cele mecanice este cea 
mai bună în cazul MgHA 1% aceasta a fost utilizată pentru realizarea implantului 
osos 
 In ultima etapă a fost fabricată o aplicaţie din pudra MgHA 1% sub forma 
unui implant vertebral cu ajutorul unor mulaje metalice şi din ghips. 

 
 Perspective de viitor 

 
 Aceste teste asupra materialelor sintetizate se pot continua utilizând o mai 
mare varietate de parametrii de tratament termic şi de realizare a eşantioanelor 
solide, precum şi prin realizarea unor forme mai complexe. 

 Testele mecanice pot fi realizate în diferite condiţii şi de asemenea se pot 
realiza teste de oboseală pentru studiul influenţei eforturilor ciclice asupra structurii. 
Avand în vedere că există posibilitatea de a obţine implanturi macroporoase acestea 
se pot testa mecanic pentru studiul influenţei gradului de porozitate asupra 
modulului de elasticitate şi a celorlalte proprietăţi. 

 Aceste materiale se pot combina cu alte ceramici, metale sau polimeri în 
vederea obţinerii unui material compozit cu proprietăţi mecanice sau bilogice 

superioare. 
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