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Cuvant Tnainte

Teza de doctorat cu titlul ,Contributii la sinteza de hidroxiapatita dopata cu
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Teza de doctorat a fost elaborata cu sprijin partial din grantul
strategic POSDRU/CPP6/DMI1.5/S/13 ID6998 (2008), cofinantat din Fondul
Social European “Investeste in oameni”, in cadrul Programului Operational
Sectorial de Dezvoltare al Resurselor Umane 2007-2013.

Aceasta teza de doctorat a fost realizata in cadrul unui program de
cotutela in doud universitati simultan, Universitatea Politehnica din
Timisoara si Universitatea Artois din Franta. In cadrul stagiului de cercetare
desfasurat in Departamentul de Biomateriale al Universitatii Artois din
Franta au fost realizate experimentele si incercarile de sintetizare a
hidroxiapatitei si de testare a acesteia din punct de vedere al
biocompatibilitatii. Pe durata acestui stagiu am avut privilegiul sa fiu
indrumata de Doamna Conf.dr.biol. Francine MONCHAU in domeniul sintezei
biochimice a materialelor ceramice utilizate in inginerie medicala.

IOANOVICI, Teodora Georgiana

Contributii la sinteza de hidroxiapatita dopata cu magneziu si cercetari
asupra proprietatilor mecanice in vederea utilizarii ei in 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, proprietati
mecanice, biocompatibilitate, modul de elasticitate, microduritate, implant

Rezumat,

Necesitatea de a inlocui o pierdere de tesut conduce adesea la untilizare unui
material artificial precum substitutii ososi bioceramici. Pentru a elimina unele
din dezavantajele acestor materiale a fost sintetizata o hidroxiapatita dopata cu
magneziu pentru a asigura proprietati mecanice si de biocompatibilitate
corespunzatoare aplicatiilor medicale. Materialul a fost sintetizat folosind diferiti
parametrii si diverse concentratii de Magneziu pentru a studia efectul cantitatii
de dopant asupra proprietatilor bioceramicii obtinute. Esantioanele realizate au
fost testate din punct de vedere biologic, pentru a asigura o biocompatibilitate
comparabila cu cea a hidroxiapatitei pure, si din punct de vedere mecanic,
pentru a studia influenta particulelor strdine in structura cristalind asupra
proprietatilor mecanice. In final a fost demonstrat ca un anumit procentaj de
magneziu ca si dopant imbunatateste atat proprietatile mecanice cat si
biocompatibilitatea materialului obtinut. Bioceramica obtinuta poate fi utilizata
pentru diverse aplicatii precum substitutie osoasa, ciment osos sau ca si implant
pentru stimularea oseointergrarii.

BUPT



CUPRINS

LISTA DE FIGURI ....ccceeuuuuusiirererssnnssssssssssssesssssssssssssssessssssssssssssssesssnsnnnnnssnnes 6
LISTA DE TABELE . .ieceeeuuustiirerersssssssssssssssremssssssssssssssesmmssssssssssssseesessnnnnnssnnes 9
1 INTRODUCERE .....coctimmarimmarsmsassassssnsassassssnsassassssasassassssnsassnssnnnsassnssnnnnnnsns 10
N A g oY 1W< T <Y 1< = = 10
1.2 Prezentarea capitolelor tEZEI ..ovvviiiiiii i 11
2 STADIUL ACTUAL AL CUNOASTERII ....ccccvurummariasassasassasansasassasansasassasansans 14
2.1 Biomateriale si aplicatiile acestora ........cooviiiiiiiii 14
2.1.1 Clasificarea biomaterialelor......cciviiiiii e 15
2.1.2 Biocompatibilitatea ....ooviiiiiii i 34
AP = 1o Yol <] = ] o= 1 35
2.3 HidroXiapatita .ovooveiiii i 39
2.3.1 Proprietatile hidroXiapatit@i....o.viiiiiii e 39
2.3.2 Modalitati de sinteza a hidroxiapatitei .........cccooviiiiiiiiiii, 43
2.3.3 Imbunatatirea hidroxXiapatitei........ovuviriiiiiiiiii 45

3 MATERIALE SI METODE.......cccicimimrarmrararasasisinsasasasasasasasassssssnsasasasasasasanass 55
3.1 Sinteza bioCEramMICii «vvieiieiiii e 55

G 1 A R = 1T == T o ] o | 55
I A 1L = [ <= T PP 58

G I G = [l [ =1 o - 59
3.1.4 Realizarea esantioanelor ......oviviiiiiiii i 59
3.2 Caracterizarea materialulUi ......ccoviiiiiii i e 66
3.2.1 Caracterizarea fiZiCA ....o.vviiri i 66
3.2.2 EXxaminare biologiCa.....cuu i e 69
3.3 Testarea mecanica a esantioanelor solidificate.........coccviviviiiiiiiiiiiiinenns 75
3.3.1 Densitatea esantioanelor realizate .........ccoovieiiiiiiiiiii s 75
3.3.2 MIicroduritatea ViCKEIS. . .uiui it re e e ananes 75
3.3.3 Modulul de elasticitate .......ccoiiiiiii 78
3.4 Testarea termografiCa ... e 85
4 REZULTATE SI DISCUTII...cccictururusinasasasasasarassssnsnsnsasasasasasasasassssssasnnnnnnns 88
4.1 Materiale obtinuUEe. ... 88
4.2 Validarea materialelor obfinute.........cooiiiiiiii 93
4.2.1 Validarea fiziCa.....cooeiii i 93
4.2.2 Validarea biolOgiCa ....cvvuiriiiiiiiii i 97
4.3 Proprieta@ti MECANICE t.ovviieit i e e e e 100
4.4 Testarea termografiCa ...covovu i 110
4.5 Formarea unei aplicatii de implant 0S0S ........cccviiiiiiiii e 113
5 CONCLUZII SI PERSPECTIVE.....cccccterarararusissasasasasasararsssssnsnsasasasasasasanass 115
6 BIBLIOGRAFIE .....ciciururururunmsmsasasesesesasassssssssasasasasassssssssssnsnsasasasasanasanans 118

BUPT



LISTA DE FIGURI

Figura 2.1 Surub implantabil din otel inoxidabil - producator Horst Engineering.... 17

Figura 2.2 Implant placa tibiala din CoCr - Natural Knee, producator Zimmer-....... 18
Figura 2.3 Suruburi dentare din titan - producator Dentatus.........coovevviviiveniennnn. 20
Figura 2.4 Cupa acetabulara din UHMDPE - producator Ortho Development.......... 22
Figura 2.5 Implant de sold ceramica-ceramica - producator Finsbury Orthopaedics 25
Figura 2.6 Bioglass- structurd scaffold .........covviiiiiiiiii e 27
Figura 2.7 Componentda a protezei de sold ranforsatd cu fibre de metal Reed
1Y 01 8L e 1= ol (5 L PP 28
Figura 2.8 Incluziuni folosite in materiale compozite: (a) particule, (b) fibre, (c)
PIACULE (PIAtEIEL) [22] titiuitiit ittt e e e et e e et e e 29
Figura 2.9 Compozitia osoasa: osteoblaste, osteocite, matricea calcificata ........... 31
Figura 2.10 Structura oaselor lungi: tesut compact si spongios [35]..........ccevvnenn. 32
Figura 2.11 Modelarea si remodelar€a 0S0@SA.......cvvuiriiiiiiiiuinieriiiiiiinenrieearenenas 33
Figura 2.12 Structura cristalograficd @ HA ......oiiiiiiic e 41
Figura 2.13 Hidroxiapatita: SEM x200 si SEM x350 (Firma Teknimed) ................. 42
Figura 2.14 Pricipalele substitutii ionice care se pot realiza in structura
NIArOXiaPatitel v v e 48
Figura 3.1 Schema obtinerii produsului final .........ccooiiiiiiiiii 56
Figura 3.2 Bioreactorul si termostatul la care este conectat.............cooveviiieininnnn. 57
Figura 3.3 Motorul agitatorului utilizat, IKA RW20, Germania .........ccovvvvvnvieinennnn. 58
Figura 3.4 Instalatia de filtrare alcatuita din pompa de vacuum si suportul ceramic
AE FI A i e 58
Figura 3.5 Pudra de hidroxiapatita dupa filtrare ...........cocoiiiiiiiiiiiiiiea 58
Figura 3.6 Vase realizate din alumina pentru calcinarea pudrelor de hidroxiapatita in
=] = PPN 59

Figura 3.7 Instalatia utilizata pentru maruntirea pudrei obtinute dupa calcinare, si
pentru realizarea amestecului de barbotina Pompa de vacuum (VWR vacuum gas

[ 10 L o] o T U 1 ) P 60
Figura 3.8 Pudra de hidroxiapatita dupd macinare..........coceveiiiiiiiiiiniieeeens 61
Figura 3.9 Agent dispersant, Darvan 7-N, R.T. Vandelbilt company, USA ............. 61
Figura 3.12 Placa de ghiPs «veuiuiiiiiiiiiei et 62
Figura 3.13 Mulaje de ghips .ooviiiiiiiiii e 62
Figura 3.14 Modul de umplere a mulajelor ......covoiiiiiiii e 62
Figura 3.15 Esantioane demulate ........cooiiiiiiiii e 62
Figura 3.11 Bile de alumina......covriiiiiiiiii e e e 62
Figura 3.11 Motorul instalatiei de maruntire .........cocooiiiiiii 62
Figura 3.16 Hartia abraziva utilizata la slefuire, Struers, Germania...................... 63
Figura 3.17 Cuptorul de sinterizare a probelor ceramice, Carbolite, UK ................ 64
Figura 3.18 Tratamentul de sinterizare cu diferitele etape.........ccocvvviiiiiiiininnnn. 65
Figura 3.19 Difractometrul cu raze X Bruker D8 Advance, SUA ........c.cocviiieininenn. 66
Figura 3.20 Microscop cu baleiaj de electroni, MEB FEG Hitachi S4700................. 69
Figura 3.21 Incubatorul pentru pastrarea culturilor celulare, Sanyo..................... 70
Figura 3.22 Morfologia osteoblastelor MC3T3-ELl.......ccoiiiiiiiiiiiiiii e 71
Figura 3.23 Dispozitiv de numarat particule Beckman Coulter Z2 .............ceeuenee. 72
Figura 3.24 Placa de cultura celulard de la firma CytoOne .......cocvvviviininiiininnenenns 73

BUPT


file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614360
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614361
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614362
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614363
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614364
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614366
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614366
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614367
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614368
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614371
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614373
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614374
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614375
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614376
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614376
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614377
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614378
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614378
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614379
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614379
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614379
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614380
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614381
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614386
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614387
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614388
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614389
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614391
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614392
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614393
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614394
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614395
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614396

Figura 3.25 Pudra de hidroxiapatitd si hidroxiapatita dopatda pentru testul de

Lol o) o D[] = f = 73
Figura 3.26 Containerele cu fluidul biologic simulat si esantioanele studiate ......... 74
Figura 3.27 Esantioane utilizate pentru testul SBF.........ccooiiiiiiiiiiiiiii e 74
Figura 3.28 Urma lasatd de penetratorul VICKErs......cccoviviiiniiiiiiniineineeeeaaann 76
Figura 3.29 Microdurimetrul Vickers Wolpert 402MVD.......ccoociiiiiiiiiiii i ieaaaeas 78
Figura 3.30 Echipament de Tncercari Zwick Roell Z005.......cccvivveiiniiiiiiiniiieeaann, 79
Figura 3.31 Exemplu de masurare a modulului de elasticitate cu ajutorul graficului
tensiune-deformatie . ..o e 80
Figura 3.32 Modelul fizic placa - rezematd In Centru .......coevviviiviiiiniiiiiinieeean, 81
Figura 3.33 Modelul fizic - placad lIDEFE ......vviviriiiii e 81
Figura 3.34 Standul experimental pentru inregistrarea raspunsului sonor: a. placa
liberd; b. placa rezematad TN CENLIU.....ivirie i e e e e e ns 82
Figura 3.35 Standul experimental pentru inregistrarea semnalului prin fascicul laser:
a. placad liberd; b. placd rezematd Th CENEIU ...vvviviriiiiii i eeaeaeans 82
Figura 3.36 Captura semnal inregistrat de pe monitor .........cocoveviiviiiiiiiniiiiciann, 85
Figura 3.37 Esantion din semnalul inregistrat ...........cooiiiiiiiiiii e 85
Figura 3.38 Camera termografica FLIR THERMOVISION A40M ......cccvveviinininiennnns 86
Figura 3.39 Imaginea in infrarosu @ €santionUlUi.........cocveiiiiiiieiiiniiii e, 86
Figura 3.40 Imaginea in infrarosu a esantionului si graficul temperatura-timp ...... 87
Figura 4.1 Pudra de hidroxiapatita dupa filtrare (,Cake”).....ccociveiiiviriiiiiniiiianann, 88
Figura 4.2 Instalatia de sinteza a hidroxiapatitei compusa din bioreactor si termostat
.................................................................................................................. 89

Figura 4.3 Instalatia de macinare a pudrei obtinute si de realizare a barbotinei..... 91
Figura 4.4 Bilele de alumina utilizate pentru macinare si barbotina b)Containerul din

polipropilend in care este introdusa pudra si bilele de alumind..........cc.ccovveneneene. 91
Figura 4.5 Difractograma pudrei de hidroxiapatita calcinatd la 900 °C ................. 94
Figura 4.6 Difractograma pudrei de MgHA 1% calcinatd la 900 °C.........covvvenennnn. 94
Figura 4.7 Difractograma pudrei de MgHA 5% calcinatd la 900 °C........ccccvvvvvenenns 95
Figura 4.8 Analiza EDS a elementelor chimice prezente in pudra de MgHA 5%
o= i1 =Y o= T = T 10 L0 B PP 95
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%; ...cccviiiiiiiiiiiiieenen, 96
Figura 4.10 Pastile demulate; a. neslefuite ; b. uscate si slefuite ..............ccovneie. 98
Figura 4.11 Cuptorul utilizat pentru sinterizarea probelor...........c.cooiiiiiiiiiinnn. 98
Figura 4.12 Esantioane de MgHA inainte si dupa sinterizare ............cccocvviiiiiienanns 99
Figura 4.13 Container cu solutie SBF pentru referinta...........ccocovviiiiviiiiiiiinnnns 100
Figura 4.14 Probele imersate in fluid biologic simulat............ococviiiiiiiiiiiiiinenns 100
Figura 4.15 Graficul densitatilor probelor realizate si tratate termic la diferite
EMPErAtUN .. e 101
Figura 4.16 Graficul valorilor microduritatii Vickers pentru esantioanele sinterizate
................................................................................................................ 103
Figura 4.17 Graficul valorilor microduritatii Vickers pentru esantioanele sinterizate si
imersate Tn SBF timp de 30 de Zil@ ...ovivieiiiiiiiiee e 103
Figura 4.18 Graficul valorilor microduritatii Vickers pentru esantioanele sinterizate
inainte si dupa imersarse in SBF timp de 30 de zile.......ccoviiiiiiiiiciccic 104
Figura 4.19 Graficul tensiune - deformatie pentru esantioanele sinterizate la diferite
L0=T 17T = 6 104
Figura 4.20 Comparatie intre valorile modulului de elasticitate pentru diferitele
compozitii de materiale. ... ... 105

BUPT


file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614397
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614397
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614402
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614414
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614414
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614418
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614421
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614421
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614425
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614426

Figura 4.21 Comparatie intre valorile modulului de elasticitate pentru diferitele
compozitii de materiale dupa imersare in fluid biologic simulat timp de 30 de zile 106
Figura 4.22 Comparatie intre valorile modulului de elasticitate pentru diferitele
compozitii de materiale inainte si dupa imersare in fluid biologic simulat timp de 30

Lo 1.4 | PP 106
Figura 4.23 Captura semnal inregistrat de pe monitor ........ovvvvvieiiiveiererernennnnn. 107
Figura 4.24 Esantion din semnalul inregistrat ...........coooiiiiiiiiiie 107
Figura 4.25 Semnalul de vibratii pentru HA-1250 0C ......ccoviiiiiiiiiiici e 107
Figura 4.26 Semnalul de vibratii pentru HA 5%Mg -1250 0C .......ccovivviiiininennen 108
Figura 4.27 Semnalul de vibratii pentru HA5%Mg-12500C -SBF Suport ............. 108
Figura 4.28 Semnalul de vibratii pentru HA5%Mg-12500C -SBF Liber................ 109
Figura 4.29 Modulul de elasticitate determinat prin metoda vibratiilor ............... 110
Figura 4.30 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru HA pura ................. 111
Figura 4.31 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru MgHA 2% sinterizata la
75 0 L PP 111
Figura 4.32 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru MgHA 5% sinterizata la
175 0 PP 112
Figura 4.33 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru toate esantioanele
(0] 110 57> 1= 112
Figura 4.34 Mulaj de gips pentru turnarea implanturilor osoase ............c.cocvuvneen 113
Figura 4.35 Mulaj metalic pentru implant 0S0S........cocvviiiiiiiiiii e 113
Figura 4.36 Implant dens realizat din MGHA 1% ...cccoviiiiiiiiiii e 113
Figura 4.37 Suportul organic din bile de PMMA pentru implanturile macroporoase 113
Figura 4.38 Structura MacrOPOrO@SA ...uuuvuieuirenieieteeetieteeetieteenetreneenetreneenanes 114

BUPT


file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614446
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614447
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614448
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614449
file:///C:/Users/Pinky/Desktop/%5b2014-10-30%5d%20Teodora%20Ioanovici%20Thesis%20Edited%201.0.doc%23_Toc404614450

LISTA DE TABELE

Tabel 2.1 Proprietatile mecanice ale otelului inoxidabil 316L [8].......cvvivuvuieiennnns 17
Tabel 2.2 Proprietatile mecanice necesare pentru aliajele de CoCr [9] ......vvvvvnenen. 19
Tabel 2.3 Proprietatile mecanice ale titanului si ale aliajelor sale [14]............cu.... 20
Tabel 2.4 Aplicatii ale polimerilor [19], [20] ccciieiiiiiii i e e 22
Tabel 2.5 Proprietatile polimerilor biomedicali [20]....cccvvvviiiiiiiiiiiiiiin e, 23
Tabel 2.6 Proprietatile mecanice ale unor bioceramice de referinta [19]............... 26
Tabel 2.7 Caracteristici ale biocompatibilitatii .........cocvveviiiiiiii e, 34
Tabel 2.8 Potentiale ABE ale unor metale si aliaje metalice ........c.cooviiiiiiinnnnnn. 35
Tabel 2.9 Ortofosfati de calciu existenti si principalele lor proprietati [49], [86] .... 37
Tabel 2.10 Compozitia chimica a diferitelor tesuturi 0soase [87] ....cccvevevvvnrerennnns 49
Tabel 2.11 Proprietatile comparate ale HA, osului i MgHA 1%.......ccoovveiiiininiennnns 54
Tabel 3.1 Sarcini utilizate la incercarea Vickers [184] ....cccvvvviiiiiiiiieiiiniiiieeaienenns 77
Tabel 3.2 Timpul de mentinere a sarcinii si distanta admisa dintre urme, la
determinarea duritatii Vickers [184 ] ...cciiiiiiiiiiiiiiii i e 77
Tabel 4.1 Sinteze realizate ..o i s 92
Tabel 4.2 Compozitiile pastilelor realizate pentru testele biologice si mecanice...... 99
Tabel 4.3 Densitatea esantioanelor raportata la densitatea teoretica a hidroxiapatitei
................................................................................................................ 101
Tabel 4.4 Valorile microduritatii pentru esantioanele de MgHA sinterizate nainte si
AUPA OB .ttt e 102
Tabel 4.5 Valorile modulului de elasticitate (Young) determinate pe baza
MASUFALOFIOr de VIDFatii vvuvviriiiiit i e 109

BUPT



1 INTRODUCERE

1.1 Introducere generala

Din cele mai vechi timpuri a existat un interes pentru repararea si inlocuirea
partilor din organismul uman care prezentau probleme si acest lucru a fost realizat
folosind diverse materiale mai mult sau mai putin potrivite in functie de informatiile
existente la perioada respectiva.

Datorita evolutiei stiintei si aparaturii din zilele noastre lumea medicala se afla intr-o
perioada de tranzitie de la vindecarea organelor existente la inlocuirea acestora cu
materiale sintetice obtinute in laboratoare performante.

Substitutia osoasa este pe locul 2 ca si procedura de inlocuire a tesutului, pe
locul intai fiind transfuzia de sange. Mai mult de 2.2 milioane de reconstructii osoase
sunt realizate in fiecare an la scara mondiald pentru a repara defecte osoase in
ortopedie, neurochirurgie si in medicina dentara.

Desi exista mai multe posibilitati pentru repararea defectelor osoase cum ar
fi autograftul (tesut osos obtinut din centura iliaca a pacientului), alograftul (tesut
0sos uman de la alt individ), xenograftul (tesut osos provenit de la animale) si
substitutii sintetici, fiecare prezintd si anumite dezavantaje ca si riscurile de
contaminare sau cantitatea limitata existentd. Aceste incoveniente se pot inlatura
utilizand compusi obtinuti in conditii reproductibile intr-un laborator eliminand astfel
riscul de contaminare si limitarea cantitativa.

Tesutul osos este sintetizat in principal din materiale bioactive si rezistente
cu structura similara cu osul natural care este un material compozit natural cu
proprietati de autoreparare. Bioceramicele sunt o clasd de materiale care indeplinesc
conditiile necesare substitutiei osoase, acestea fiind si biocompatibile si cu o
rezistentd mecanica similara cu a osului. Materialele bioceramice pot fi impartite in
douda mari categorii in functie de reactivitatea acestora in mediul fiziologic si
biologic.

O prima categorie este formata din bioceramicile inerte ca si alumina (Al,03)
si oxidul de zirconiu (ZrO,) care detin proprietati mecanice bune si sunt utilizate in
principal pentru realizarea capurilor protezelor de articulatii.

A doua categorie contine bioceramicele care au abilitatea de a interactiona
cu mediul intern (bioactive) pentru a crea legaturi si pentru a stimula reconstructia
osoasa, biosticla si fosfatii de calciu. Hidroxiapatita (HA) Ca1o(PO4)s(OH), si fosfatul
tricalcic (TCP) Cas(PO,), sunt recunoscute in mod special pentru abilitatea de a crea
o interfata perfecta cu tesutul osos natural. Hidroxiapatita difera foarte putin de
tesutul osos, formand partea minerala a acestuia.

Abilitatea acestor materiale bioactive de a se integra in mediul intern
justifica aplicatia lor pentru acoperirea implanturilor metalice utilizate in protezare
(sold, genunchi), pentru repararea defectelor osoase si pentru multe alte aplicatii.

Ceramicele fosfocalcice comerciale exista sub numeroase forme si detin
diferite proprietati in functie de producator dar adesea acestea au o suprafata
specifica scazutd ceea ce le face putin reactive in mediul intern. De asemenea
puritatea hidroxiapatitei comerciale poate avea de suferit deoarece sunt acceptate
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pana la 5% alte faze, ceea ce inseamna ca daca se doreste un material cu puritate
ridicatd acesta trebuie sintetizat in cadrul propriului laborator.

Dopajul hidroxiapatitei a fost de asemenea studiat in ultimele decenii in
vederea mbunatatirii proprietatilor dar o mare parte din materialele utilizare au
cauzat alte dezavantaje ca si proprietati mecanice mai proaste sau efecte citotoxice.

Spre deosebire de celelalte elemente de dopaj studiate magneziul a atras
interesul comunitatii de cercetare in ultimele doua decenii din cauza imbunatatirii
proprietatilor mecanice fara a afecta negativ biocompatibilitatea. Desi acest material
de dopaj a fost studiat in lucrari stiintifice nu multe dintre acestea folosesc o
cantitate mai mare de 1wt% de Mg?* si scopul acestei teze este tocmai de a studia
efectul diferitelor concentratii de dopant (1wt% - 10wt%) asupra proprietatilor
materialului final.

1.2 Prezentarea capitolelor tezei
Aceasta tezd este impartita pe cinci capitole dupa cum urmeaza:

Introducere

Stadiul actual
Materiale si metode
Rezultate si discutii
Concluzii si perspective

NhWNE

in partea de introducere s-a ficut o scurtd trecere in revistd a
problematicii abordate in aceasta teza de doctorat evidentiind necesitatea realizarii
unui asemenea studiu: lipsa materialelor sintetice utilizate in substitutia osoasa care
dispun de proprietati mecanice necesare in aplicatii unde apar solicitari mecanice.

Se prezinta tesutul osos ca si un material compozit si principalele
biomateriale utilizate pentru a il inlocui. Se vorbeste despre cele doua categorii
predominante de bioceramici utilizare in acest domeniu, cele inerte (alumina si
oxidul de zirconiu) precum si cele bioactive (biosticla, fosfatii de calciu). Dintre
fosfatii de calciu cel care prezinta cel mai mare interes in domeniul implantologiei
osoase este hidroxiapatita datorita biocompatibilitatii sale excelente si similitudinii
cu faza minerala a osului. Aceasta stimuleaza regenerarea osoasa dar are
dezavantajul rezistentei mecanice scazute, acesta fiind principalul aspect care se
doregte a fi ameliorat.

In capitolul de stadiu actual s-a facut un studiu extins asupra problematicii
abordate, si acesta este impartit la randul lui in: biomateriale, bioceramica si
hidroxiapatita. Din cauza ca este foarte extins a fost divizat in trei mari subcapitole
tocmai pentru a evidentia aspectele cele mai importante din fiecare.

In prima parte despre biomateriale se realizeaza un studiu asupra
principalelor categorii de materiale utilizate in acest domeniu, s-a realizat o
clasificare dupa cum urmeaza: metale, polimeri, materiale ceramice, materiale
compozite si materiale naturale. De asemenea se trec in revista si principalele
proprietati in cazul fiecarei categorii, cativa reprezentansi importanti si de asemenea
exemple de implanturi comerciale realizate din aceste materiale. In partea de
materiale naturale este prezentat si tesutul osos mai pe larg si se incheie acest
subcapitol cu o prezentare a biocompatibilitatii care este esentiala in cazul oricariu
material existent pe piata care interactioneaza cu mediul intern al organismului
uman.
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Al doilea subcapitol din stadiul actual abordeaza bioceramica, material care
nu a fost prezentat pe larg in subcapitolul anterior. Se prezinta in mod special
familia ceramicilor fosfocalcice din care face parte si hidroxiapatita si se trec in
revista principalele aspecte care trebuie avute in vedere in cazul acestor materiale
care trebuie sa reziste in corpul omenesc o perioadd lungd de timp.

In cel de-al treilea subcapitol se prezinta mai pe larg hidroxiapatita si
principalele caracteristici ale acesteia. Si acest subcapitol este impartit la randul lui
in mai multe parti in functie de subiectul abordat: proprietatile hidroxiapatitei,
modalitatile de sinteza precum si posibilitdtile de imbunatatire studiate. Pe langa
prezentarea acestui material in acest subcapitol s-a dorit si prezentarea ideii de
dopare a acestuia in vederea imbunatatirii proprietatilor mecanice, pastrand intacta
proprietatea de biocompatibilitate. Un alt procedeu de imbunatatire studiat a fost
realizarea de materiale compozite pe baza de alumina sau oxid de zirconiu, care ar
putea creste proprietatile mecanice datorita ranforsarii hidroxiapatitei.

Capitolul de materiale si metode prezinta procedeele utilizate pentru a
obtine acest material si modalitdtile de testare intrebuintate. De asemenea se
prezinta si echipamentele utilizate si parametrii din cadrul experimentelor.
Subcapitolele prezinta urmatoarele aspecte: sinteza materialului, caracterizarea
materialului si testarea mecanica.

La partea de sinteza a materialului este prezentata motivatia alegerii
acestei metode (asigura posibilitatea varierii parametrilor de reactie independent
unul fata de celdlalt si permite sintetizarea la temperaturi scazute pentru o mai
mare sigurantd) si etapele necesare pana la obtinerea produsului final (maturarea in
bioreactor, filtrarea, uscarea, calcinarea, macinarea, formarea si sinterizarea). A fost
de asemenea sintetizat si un material compozit pe baza de hidroxiapatita si alumina
in vederea imbunatatirii proprietatilor mecanice.

Caracterizarea materialului s-a realizat din punct de vedere biologic si
fizico-chimic. S-a efectuat un test de citotoxicitate asupra esantioanelor de pudra
sintetizate si calcinate timp de o ora la 900°C si de asemenea esantioanele formate
si tratate termic au fost imersate in fluid biologic simulat timp de 30 de zile pentru a
vedea efectul acestuia asupra suprafetei si proprietatilor. Caracterizarea fizico-
chimicd s-a realizat prin intermediul difractometriei cu raze x pentru a studia si
valida compozitia obtinutd, si de asemenea prin analiza microstructurilor obtinute cu
microscopul electronic cu baleaj.

Testarea mecanica s-a realizat pe esantioane sub forma de disc (®
~13mm/h ~2 mm) care au fost in prealabil tratate termic in functie de compozitia
fiecaruia (1150°C hidroxiapatita si 1250/1350°C hidroxiapatita dopata cu
magneziu). In primul rdnd s-a calculat densitatea esantioanelor inainte si dupa
tratamentul termic dupa metoda masurarii masei si volumului, aceasta fiind
necesara in evaluarea rezultatelor testelor mecanice realizate. Al doilea test efectuat
a fost cel de microduritate Vickers pentru a studia evolutia acesteia cu procentajul
de magneziu si temperatura de sinterizare, si de asemenea dupa imersarea in fluid
biologic simulat timp de 30 de zile. Pentru a calcula modului de elasticitate care este
o caracteristica foarte importanta de material s-au realizat incercari de compresiune
si incercari cu vibratii libere. Din incercarile de compresiune au rezultat grafice forta-
deformatie din care s-a putut determina evolutia proprietatilor si din cele cu vibratii
libere s-a putut de asemenea determina modulul de elasticitate dupa un algoritm de
calcul realizat.

In capitolul de rezultate sunt prezentate comparatiile intre materialele
sintetizate si sunt discutate diferentele dintre proprietatile acestora.
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in prima parte sunt prezentate rezultatele sintezelor realizate si validarea
compozitiilor prin difractogramele aferente. Din aceasta analizd rezulta ca
materialele sintetizate sunt hidroxiapatita si hidroxiapatita dopata cu magneziu.
Dupa confirmarea ca s-a obtinut materialul dorit acesta a fost testat biologic pentru
a verifica biocompatibilitatea pudrei rezultate in contact direct cu celule osteoblaste
MC3T3-E1l. In urma acestui test a rezultat ca hidroxiapatita dopata cu 1% Mg
prezinta o biocompatibilitate mai buna decat hidroxiapatita nedopata, dar dupa
cresterea procentajului de magneziu peste 2% apar descresteri, acestea fiind foarte
evidente in cazul materialului cu 10% Mg.

Proprietatile mecanice au fost analizate prima data prin masurarea
microduritatii Vickers care s-a evidentiat iar in cazul probelor dopate cu 1% si 2%
Mg si sinterizate la 1350°C. Pentru probele cu 5% Mg aceasta valoare a
microduritatii a fost foarte scazutda si datorita problemelor aparute la punerea in
forma si densitatii inferioare fata de celelalte compozitii.

S-a dorit de asemenea determinarea modulului de elasticitate, acesta fiind o
importantd caracteristica de material, si acest lucru a fost realizat printr-un test de
compresiune realizat la 60N (o forta inferioara fortei de rupere - 130N- pentru a nu
distruge proba care urma sa mai fie analizatd) si printr-un test cu vibratii libere. Din
curbele tensiune-deformatie rezultate au fost extrase rezultatele necesare pentru a
calcula aceastd caracteristica. Rezultatele au aratat ca proba dopata cu 2% Mg si
sinterizata la 1350°C prezintd cea mai mare valoare, dar si cea dopata cu 1% Mg
are proprietati superioare hidroxiapatitei nedopate. Din determinarea modului de
elasticitate prin vibratii s-a confirmat ca esantionul cu 2% Mg prezinta cea mai mare
valoare si cel cu 1% Mg prezinta o valoare superioara HA nedopate.

Ca urmare a acestor descoperiri s-a stabilit ca hidroxiapatita dopata cu 1%
magneziu prezinta cele mai bune proprietdti combinate, pe parte biologica si
mecanica si s-a realizat o aplicatie de implant pentru coloana vertebrala din aceasta.
Aceasta aplicatie s-a realizat atat ca si implant dens cat si cu un schelet de
polimetilmetacrilat pentru a porozitate controlata care ajuta la osteointegrare.

Concluzii si perspective

S-a reusit obtinerea de hidroxiapatita pura si dopata cu 1%, 2%, 5% si 10%
Mg, precum si realizarea unui material compozit cu aditie de alumina.

Materialele sintetizate sunt biocompatibile desi hidroxiapatita dopata cu 10%
magneziu prezinta proprietati mult scazute si cea dopata cu 1% magneziu are o
biocompatibilitate mai buna decéat cea nedopata.

Densitatea esantioanelor este invers proportionala cu procentajul de
magneziu adaugat acest lucru creand probleme si la punerea in forma care a fost

Microduritatea Vickers este cea mai buna in cazul esantioanelor cu 1% Mg si
2% Mg sinterizate la 1350°C.

Modulul de elasticitate cel mai mare il are MgHA 2% sinterizata la 1350°C,
cel al MgHA 1% fiind si el superior hidroxiapatitei.

Deoarece combinatia dintre proprietatile biologice si cele mecanice este cea
mai buna in cazul MgHA 1% aceasta a fost utilizatd pentru realizarea implantului
0s0s dens si macroporos.

In viitor se doreste o analiza mai amanuntita a influentei temperaturilor
asupra proprietatilor mecanice si de asemenea realizarea de teste de proliferare
celulara pentru a valida si esantioanele solide realizate.
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2 STADIUL ACTUAL AL CUNOASTERII

2.1 Biomateriale si aplicatiile acestora

Biomaterialele sunt materiale folosite la realizarea dispozitivelor medicale
care asista, repard, inlocuiesc tesutul viu sau organele care functioneaza sub un
nivel acceptabil, intr-o maniera sigura, fundamentatd si acceptata din punct de
vedere fiziologic si economic.

Inca din secole anterioare s-au utilizat diferite materiale sintetice sau
naturale pentru inlocuirea diferitelor parti ale corpului uman. In poporul etrusc, spre
exemplu, se obisnuia inlocuirea dintilor absenti cu punti artificiale sculptate din os
de taur. De asemenea, in secolul al 17-lea s-a implantat cu succes o bucata de os
canin Tnﬂcraniul unui duce olandez.

In practica medicala, utilizarea sigurd a materialelor pentru inlocuirea unei
parti a corpului nu s-a realizat pana la dezvoltarea procedeelor aseptice chirurgicale,
la finele secolului XIX. S-a incercat, decenii intregi, inlocuirea tesuturilor dure prin
diferite metode: folosirea materialelor autogene, pentru inceput, dar pentru
folosirea grefelor este necesara o procedura chirurgicald aditionala. Pentru a rezolva
acest impediment s-au folosit mai tarziu materiale alogene. Dar nici acestea nu sunt
potrivite pentru aplicatii cu incarcari de forte. Astfel s-a apelat la utilizarea
materialelor sintetice precum metale si materiale ceramice. Pana in anul 1960
materialele folosite aveau o origine industriald. Dupa acest an s-a inceput realizarea
materialelor cu scop specific, pentru utilizarea in domeniul medical.

In ultimele decenii a existat un interes major pentru acest domeniu al
biomaterialelor care se manifesta si in diversitatea definitiilor care se gasesc in
functie de aplicatie si de autor. Mai jos avem céateva dintre definitiile cele mai des
intalnite.

Conform definitiei, un biomaterial este orice substantd (in afara
medicamentelor) sau combinatie de substante, de origine sintetica sau naturala,
care poate fi folosita pentru o perioada oarecare, in cadrul unui sistem care
trateaza, imbunatateste sau inlocuieste un tesut, un organ sau o functie a corpului
[1].

O alta definitie care descrie succint conceptul de biomaterial este
urmatoarea: un biomaterial este un material nonviabil folosit intr-un dispozitiv
medical relizat pentru interactiunea cu sistemele biologice [2].

Desi scopul principal al biomaterialelor este de a fi folosite pentru aplicatii
medicale, acestea sunt utilizate si pentru a creste culturi de celule, in laboratoare
clinice pentru testarea proteinelor din sange, pentru echipamente de procesare a
biomoleculelor in aplicatii biotehnologice, pentru vectori de diagnostic genetic, A?n
acvacultura scoicilor sau pentru “biochipuri”, celuld-silicon de investigatie. In
aplicatii medicale, biomaterialele sunt rareori izolate, ele fiind de cele mai multe ori
integrate in dispozitive sau implanturi.

Indiferent de scopul aplicatiei, biomaterialele trebuie sa indeplineasca doua
conditii fundamentale: biofunctionalitate Si biocompatibilitate ridicate.
Biofunctionalitatea se referd la abilitatea implantelor de a functiona optim in
aplicatia pentru care au fost realizate. Pentru o buna functionalitate trebuie luate in
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2.1 - Biomateriale si aplicatiile acestora 15

considerare proprietati mecanice precum: rezistenta la rupere, tenacitatea la rupere,
alungirea la rupere, limita de oboseald, modulul lui Young; proprietati fizice precum
densitatea in cazul implanturilor ortopedice sau expansiunea termica pentru
cimenturi osoase si proprietati de chimie a suprafetelor precum rezistenta la
degradare, oxidarea, coroziunea sau abilitatea de sudare cu tesutul osos [3].

Biocompatibilitatea este definita ca fiind abilitatea unui material de a
interactiona cu organismul gazda intr-un mod corespunzator aplicatiei pentru care
este utilizat [2].

2.1.1 Clasificarea biomaterialelor

Avand in vedere proprietatile mentionate anterior s-au identificat diferite
materiale sintetice obtindndu-se astfel urmatoarele clase principale de biomateriale:

I. Metale: oteluri inoxidabile, titan, aliaje de titan, aliaje cobalt-crom,
etc.;
II. Ceramice: oxid de aluminiu (alumind), dioxid de siliciu, fosfati de
calciu, Bioglass®, etc.;
III. Polimeri: polietiiena UHMDPE, silicon, unele materiale naturale, etc.;
IV. Materiale compozite: polimeri consolidati cu ceramice, ceramice
consolidate cu metale, diferite ceramice combinate, etc.

Fiecare grupa de biomateriale poate fi clasificata in functie de aceste patru
categorii. Materialele naturale, precum valve de inima de la animale, sunt formate
din proteine si au o structurd repetitiva asemanatoare polimerilor. Astfel, ele se
considera din categoria polimerilor.

Clasificarea biomaterialelor poate fi facuta si tindnd cont de interactiunea cu
organismul gazda:

a. Materiale bioinerte: nu provoaca nici o reactie din partea organismului
(ex. Otel inoxidabil);

b. Materiale bioactive: interactioneaza cu tesuturile inconjuratoare si
formeaza legaturi (ex. Hidroxiapatita);

c. Materiale biodegradabile: se degradeaza sub actiunea unui agent
biologic cum ar fi enzimele (ex. Acid polilactic);

d. Materiale bioresorbabile/bioabsobabile: resturile de material sunt
indepartate de activitatea celulara, prin fagocitoza (ex. Acid poliglicolic);

e. Materiale bioerodabile: se erodeaza prin procese fizice si chimice (ex.
Poliortoester).

Alegerea materialului potrivit se face in concordanta cu functiunea care se
doreste sa fie inlocuitda. Din pacate, nu exista un biomaterial care sa indeplineasca
toate cerintele care se impun. De exemplu, in cazul aplicatiilor supuse incarcarilor de
forte (implanturi dentare sau de sold), cerintele mecanice pot fi satisfacute doar de
metale. In acest caz, aliajele de titan sunt cele mai promitatoare datorita rezistentei
specifice ridicate si a modulului elastic scazut [4]. Titanul are o tendinta puternica
de pasivare si formeazda rapid un strat subtire de oxid de titan in prezenta
oxigenului. Acest strat de oxid este puternic aderent si stabil si nu se distruge in
conditii fiziologice normale. De asemenea, datoritd acestui strat, nu exista un
contact direct intre titan si tesuturile inconjuratoare si se impiedica astfel fenomenul
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de coroziune a titanului [5]. Totusi, in pofida acestor proprietati pozitive, titanul are
o aderentd scazuta la oase in comparatie cu alte materiale precum fosfatii de calciu
a caror proprietati mecanice sunt, din pacate, nesatisfacdtoare pentru aplicatii de
acest tip.

Cercetarile recente, din domeniul biomaterialelor, se concentreaza pe
realizarea materialelor biomimetice/bionice (materiale cu proprietati similare celor
existente in organismele vii) si a materialelor biofunctionale (materiale complexe
care emuleaza structuri functionale ale organismului, cum ar fi fibra musculara).

2.1.1.1 Biomateriale metalice

Multumita excelentelor proprietati mecanice si rezistentei la coroziune, unele
metale sunt folosite drept substituenti pasivi pentru inlocuirea tesuturilor tari
(implanturile totale de sold si genunchi), ca si implanturi la fracturi (placi si tije), la
dispozitive pentru fixarea coloanei, respectiv in implantologia dentara. Alte aliaje
metalice au roluri mai active in implantologie, cum ar fi stenturile vasculare, fire de
ghidaj pentru cateter, fire ortodontice si implanturi cohleare.

Biocompatibilitatea implanturilor metalice creeaza insa griji considerabile
datorita faptului ca acestea se pot coroda intr-un mediu in vivo [6]. Slabirea
implantului prin dezintegrarea materialului propriu-zis al acestuia, respectiv efectele
nocive ale compusilor chimici rezultanti asupra tesuturilor si organelor invecinate se
numara printre consecintele coroziunii.

Metalele in stare purda sunt mai rar utilizate, aliajele acestora fiind mai des
folosite datorita faptului ca Tmbunatatesc unele dintre proprietati, cum ar fi
rezistenta la coroziune si duritatea.

Trei grupe de materiale domina grupa biomaterialelor metalice: otelurile
inoxidabile 316 L, aliajele de cobalt si titanul pur sau aliajele de titan.

a) Oteluri inoxidabile

Primul tip de otel inoxidabil folosit in implanturi a fost otelul de vanadiu (18-
8Va), dar rezistenta la coroziune a acestuia nu a fost corespunzatoare. Pentru a-i
mari rezistenta la coroziune, in compozitia acestuia s-a adaugat molibden (18-8Mo),
care mai tarziu a devenit otelul inoxidabil 316. In anii 1950, componenta de carbon
a otelului inoxidabil 316 a fost redusa de la 0,08% la 0,03% din greutatea totala, cu
scopul de crestere a rezistentei la coroziune. Astazi, acest otel poarta numele de
otel inoxidabil 316L si contine o cantitate de 0,03% carbon, 2% magneziu, 17-
20% crom, 12-14% nichel, 2-4% molibden si alte elemente in cantitati mai mici
cum ar fi fosforul, sulful si siliciul.
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Figura 2.1 Surub implantabil din otel inoxidabil - producator Horst Engineering

Stratul pasiv (rezistent la coroziune) al acestor oteluri nu este la fel de
robust ca in cazul aliajelor de titan. Din aceasta cauza, otelurile inoxidabile sunt
folosite doar la realizarea implanturilor medicale temporare cum ar fi suruburile de
fixare si tijele ortopedice pentru fixarea fracturilor. Aceste oteluri pot fi ecruisate
prin prelucrare la rece. Procesul de ecruisare este bazat pe efectul inducerii unor
tensiuni de compresiune in suprafata piesei metalice printr-o sablare controlata. Prin
acest tratament se mareste rezistenta la oboseala si, de asemenea, durata de viata
a piesei.

Tabel 2.1 Proprietatile mecanice ale otelului inoxidabil 316L [8]

Rezistenta HEADELE
minima la Alungirea minima Duritate
Stare de rupere la A Rockwell
material tractiune rupere arupere ockwe
[Mpa] ! (0,2%Rpo.2), [%] [HRB]
[Mpa]
Tratat 485 172 40 95
termic
Dleformat 860 690 12 -
a rece

Structura cristalind poate fi de asemenea o caracteristica importanta in cazul
dispozitivelor ortopedice specifice, cum ar fi suruburile pentru fixarea oaselor
fabricate din otelul 316L. In acest context structura cristalina se refera la o anumita
orientare preferata a grauntilor deformati. In sectiuni metalografice longitudinale ale
suruburilor din otel inoxidabil se pot observa graunti alungiti. Orientarea grauntilor
rezultd in urma proceselor de prelucrare la rece la care sunt supuse semifabricatele
(bare trase) din care de regula sunt farbricate suruburile.

b) Aliaje pe baza de Co-Cr
Exista 2 tipuri de aliaje Co-Cr: (1) aliajul CoCrMo obtinut prin turnare si (2)

aliajul CoNiCrMo care este obtinut in mod normal prin prelucrare la cald. Aliajul
turnat CoCrMo a fost folosit de-a lungul multor decenii in stomatologie si in
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executarea articulatiilor artificiale. Aliajul CoNiCrMo prelucrat la cald este utilizat
pentru realizarea stalpului de sustinere a protezelor supuse la solicitari mecanice
mari ca si cele de genunchi si sold.

Figura 2.2 Implant placa tibiala din CoCr - Natural Knee, producator Zimmer

Cele doua elemente de baza ale acestor aliaje formeaza o solutie solida de
pana la 65% Co. Molibdenul este adaugat micsorarea granulatiei care mareste
rezistenta mecanica dupad turnare si prelucrare. Cromul mareste rezistenta la
coroziune si rezistenta finala a solutiei solide.

Aliajul CoNiCrMo contine aproximativ 35% Co si 35% Ni. Aliajul este extrem
de rezistent la coroziune in contact cu apa marina (care contine ioni de clor) cand
este supus la solicitari. Prelucrarea la rece poate mari rezistenta mecanica
considerabil. Totusi exista dificultati in prelucrarea la rece a acestui aliaj, in special
cand se realizeaza dispozitive de dimensiuni mari ca si tija implantului de sold. Doar
prelucrarea la cald se poate utiliza pentru fabricarea pieselor de dimensiuni mari din
acest aliaj.

Rezistenta ridicata la rupere si la oboseala a aliajului CoNiCrMo il fac potrivit
pentru aplicatii care necesita o perioada lunga de viata fara a se fractura sau a se
degrada la oboseald, precum este nevoie in cazul implanturilor de sold. Acest
avantaj este important atunci cand luam in considerare céat este de dificila inlocuirea
implantului de sold deoarece acesta este inglobat in canalul medular. Astfel se
explica de ce dupa revizie implantarea soldului nu ofera aceleasi satisfactii ca la
interventia initiala, in special datorita unei fixdri mai slabe.

In tabelul de mai jos sunt prezentate proprietdtile mecanice ale aliajelor
CoCr. Pe langa aceste proprietati aliajele CoCr prezintd o foarte buna rezistenta la
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coroziune. Daca se impune o crestere a rezistentei la intindere va rezulta o scadere
a ductilitatii aliajului.

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

Proprietati CoCrMo CoCrwNi Cilit CONI:S:::':; la rece
Rezistenta la 655 860 763-1000 1793 min.
rupere [Mpa]
Limita de 450 310 240-655 1585
curgere [Mpa]
Elongatie [%] 8 10 50 8
Gatuirea [%] 8 - 65 35
Rezistenta la _ _ -
oboseald [Mpa] 310

Resturile metalice eliberate din proteze datorita uzurii, coroziunii pot afecta
organe si tesuturi locale. Studiile au aratat ca in special cobaltul este toxic pentru
celulele osteoblaste si inhiba sinteza de colagen tip I, osteocalcin si fosfataza
alcalina [10].

Modulul de elasticitate a aliajelor CoCr prezintd valori intre 220 si 234 Gpa,
valori mai mari decat a altor biomateriale precum otelul inoxidabil. Acest fapt poate
avea influenta asupra modurilor diferite de transfer a incarcarii catre os in
articulatiile artificiale, desi studiile nu au clarificat legatura intre un modul crescut si
longevitatea fixarii implanturilor. S-a observat o uzurd scazutda a articulatiilor
artificiale metal-metal in cazul acestor aliaje datorita proprietatilor de duritate si
rezilienta ridicate [11].

c) Aliaje pe baza de Titan

Rezistenta ridicata, greutatea scazuta si rezistenta deosebita la coroziune determina
utilizarea cu succes a titanului si aliajelor sale intr-o diversitate de aplicatii de o
fiabilitate ridicata atat in mediul medical cat si in alte ramuri industriale precum
automotive, industria chimica, extractii petroliere, sport. Astfel, in prezent titanul
pur si aliajele sale sunt cele mai des utilizate biomateriale in fabricarea
implanturilor.
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Figura 2.3 Suruburi dentare din titan -
producator Dentatus

Suprafata implanturilor de titan consta dintr-un strat subtire de oxid a carui
microarhitectura si compozitie chimicd este de o importanta ridicata din mai multe
motive. Natura fizica a suprafetei determina aderenta implantului la tesutul
fnconjurator, iar compozitia chimicd a acestui strat permite diferite tipuri de
atasament a biomoleculelor prin reactii chimice. Datoritd acestei proprietdati de
pasivare a titanului, implanturile din acest metal sunt foarte bine tolerate de
organism deoarece stratul de oxid are rol de bariera intre tesut si particulele de titan
de sub strat. Interactiunea intre tesut si suprafata este dinamica, in special imediat
dupa implantare pana atinge un cvasiechilibru [12], [13].

Tabel 2.3 Proprietatile mecanice ale titanului si ale aliajelor sale [14]

Ti pur | Ti pur | Ti pur | Ti pur
Proprietate | Gradul | Gradul | Gradul | Gradul | Ti6Al4V | Ti13Nb13Zr
1 2 3 4

Rezistenta la | 5, 345 450 550 860 1030
rupere [Mpal]

Limita de

curgere 170 275 380 485 795 900

[Mpa]

Elongatia [%] 24 20 18 15 10 15
Gatuirea [%] 30 30 30 25 25 45

Proprietatiile mecanice ale titanului sunt puternic influentate de continutul
de 20xygen din material. Spre exemplu un continut de 0,27% 20xygen determina o
rezistentd de rupere la oboseala de 216 Mpa, pe cand pentru acelasi numar de
cicluri la un procentaj de 20xygen de 0,40% rezistenta de rupere la oboseala devine
aproximativ 88 Mpa [15]. Totusi, prezenta oxigenului in compozitia titanului are
dezavantajul ca scade prelucrabilitatea titanului.

Prezenta altor elemente precum oxigenul, carbonul, azotul poate Tmbunatatii
proprietatiile mecanice ale titanului. Azotul are efect de durificare a titanului
asemenea oxigenului cu rezultate aproape duble.
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Ti-6A1-4V este un aliaj al titanului ale carui proprietati depind de
proportiile fazelor alfa si beta, rezultate in urma tratamentelor la care a fost supus
materialul. Pentru a stabiliza faza alfa se foloseste aluminiul, iar pentru a stabiliza
faza beta se introduce vanadiul.

Atunci cand aliajul este incalzit pana in domeniul fazei beta (peste 1000°C),
iar apoi este racit lent la temperatura ambianta faza alfa precipita in grauntii de faza
beta. Daca racirea se face rapid se obtine o impletire a celor doua faze. Uzual aliajul
se incalzeste si se prelucreaza la temperaturi apropiate de temperatura de formare
a fazei beta, iar apoi se recoace pentru a obtine o structura find a grauntilor.
Folosind acest procedeu, materialul rezultat, are o rezistenta de rupere la oboseala
ridicata.

TiNi, un aliaj cu memoria formei, este unul din cele mai speciale aliaje
adoptate in industria implanturilor. In ciuda reticentelor cauzate de procentul ridicat
de nichel, aliajul se comporta din punct de vedere al biocompatibilitatii similar cu
titanul pur.

d) Alte metale

in anumite aplicatii se folosesc si alte metale, precum tantalul a carui
structura este foarte asemanatoare cu cea a osului. Aplicatiile tantalulului sunt totusi
limitate datorita proprietatilor mecanice scazute si a densitatii ridicate.

Metalele din grupul platinei precum Pt, Pd, Rh, Ir, Ru si Os sunt extrem de
rezistente la coroziune dar au proprietati mecanice scazute [16]. Sunt in principal
folosite pentru electrozi datorita conductivitatii electrice bune.

De asemenea, diferite metale se folosesc pentru acoperirea implanturilor
prin procedee precum pulverizarea cu jet de plasma, implantarea de ioni, depunere
chimica si fizica si depunere in pat fluidizat [17].

2.1.1.2 Biomateriale polimerice

Polimerii sunt potriviti pentru aplicatii biomedicale datorita proprietatilor lor
diverse, respectiv pentru ca sunt similari materialelor naturale, cum ar fi matricele
extracelulare bazate pe proteine. De exemplu, doar printr-o mica variatie la
legaturile chimice sau la structura, polimerii pot fi flexibili sau rigizi, respectiv pot
avea rezistenta mare sau mica. In functie de modificarile suprafetei, resping
legaturile cu proteine sau, din contra, sunt predispuse la acestea. Polimerii pot fi
biodegradabili sau permanenti, putandu-se forma in structuri complexe folosind
numeroase tehnologii de fabricatie.
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Figura 2.4 Cupa acetabulara din UHMDPE -
producdtor Ortho Development

Printre dezavantajele polimerilor se numard rezistenta lor inferioara
metalelor sau ceramicelor, respectiv tind sa se deformeze in timp. Anumite tipuri de
polimeri se pot deteriora in cursul procesului de sterilizare si se pot descompune in
corp In mod catastrofal, sau prin eliberarea unor compusi toxici [18]. Prin urmare,
examinarea finainte si dupd implantare a devenit procedura standard in cazul
dezvoltarii oricarui nou dispozitiv medical fabricat din polimeri.

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

Aplicatii Polimeri

Polietilena, polivinil, policlorhidra, poliester, cauciuc siliconal,

Implanturi cardiovasculare - T
P politetrafluoritilena

Implanturi ortopedice Polietilena, polimetil, polimetacrilat,

Farmaceutica (ambalaje

medicamente) Polilactite, policoglicoide

Tesuturi artificiale Acid polilactic, acid poliglicoloc, polilactida, policoglicoide

Marile macromolecule din compozitia polimerilor disponibili in comert sunt
sintetizate prin combinarea mai multor (poli) molecule (meri) mai mici printr-un
proces denumit polimerizare. Polimerizarea poate fi de doua feluri: polimerizare prin
aditie (sau reactie in lant), atunci cand monomerii sunt atasati unul cate unul,
respectiv polimerizare prin condensare (reactie in trepte), atunci cand mai multe
lanturi de monomeri sunt combinate si se genereaza un produs secundar, cum ar fi
apa. In scopul imbunatatirii proprietatilor mecanice, chimice si fizice, in sintetizarea
polimerilor se folosesc aditivi cum ar fi agenti de umplere, plastifianti, stablilizatori si
coloranti [21]. In momentul de fata este cunoscut faptul ca unii aditivi folositi in
fabricarea recipientilor din plastic pentru apa provoaca dereglari hormonale sau sunt
cancerigeni, acesta fiind un exemplu clar pentru care aditivii polimerilor folositi in
aplicatii biomedicale trebuie sa fie atent verificati fnainte de implantarea intr-un
pacient.

Proprietatile mecanice ale materialelor polimerice depind de mai multi
factori, si anume compozitia si structura lanturilor macromoleculare precum si masa
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atomica a acestora. Tabelul de mai jos reda cateva din cele mai importante
proprietati ale unor biomateriale polimerice.

Tabel 2.5 Proprietatile polimerilor biomedicali [20]

Absorbtia Modulul de Rezistenta la|Elongatia la T T
- o - = q m
Polimer de apa elasticitate rupere rupere K1 | K]
[%] [Gpa] [Mpa] [%]
. « 160-|398-
Polietilena 0.001-0.02 0.8-2.2 30-40 130-500 170 | 408
. . - 243-|433-
Polipropilena | 0.01-0.035 1.6-2.5 21-40 100-300 270 | 453
Polidimetil- | o5 g 4 - 3-10 50-800 | 148 | 233
siloxan
. 200-|453-
Poliuretan 0.1-0.9 1.5-2 28-40 600-720 250 | 523
Politetrafluoro- 293-(595-
etilen 0.01-0.05 1-2 15-40 250-550 205 | 600
Polivinil-clorura | 0.04-0.75 3-4 10-75 10-400 235603‘ 423
. i 293-493-
Poliamida 0.25-3.5 2.4-3.3 44-90 40-250 365 | 540
Polimetil- 379-
metacrilat 0.1-0.4 3-4.8 38-80 2.5-6 388 443
Policarbonat | 0.15-0.7 2.8-4.6 56-75 8-130 | 418 |Tay
Polietilen- 340-|518-
tereftalat 0.06-0.3 3-4.9 42-80 50-500 200 | 528

Proprietdtile de tractiune ale polimerilor pot fi caracterizate de
comportamentul lor la deformare. Polimerii amorfi, cu structura de cauciuc sunt moi
si extinderea lor este reversibild. Libertatea de miscare a lantului polimeric este
limitata local, pe cand structura retelei rezultate din impletirea lanturilor previne
miscarea sau curgerea la scard macro. Astfel, polimerii cu structura de cauciuc au
de obicei ridigitate scazuta si o extensibilitate de cateva sute de procente.
Materialele de cauciuc prezinta o crestere a tensiunii Thainte de rupere datorita
cristalizarii si a reorientdrii moleculare in directia tensiunii. Polimerii sticlosi si
semicristalini au rigiditate mai mare si o extensibilitate mai scazuta.

Proprietatile mecanice maxime la deformatie ale polimerilor sunt importante
in selectia unui material specific pentru aplicatii biomedicale. Comportarea la
oboseald este de asemenea importanta pentru evaluarea aplicatiilor. De exemplu,
polimerii folositi in inima artificiala trebuie sa reziste la multe cicluri de miscari
pulsatile.

Materialele polimerice pot fi clasificate drept termoplastice respectiv
termorigide. Un polimer termoplastic are structura liniara sau ramificata. In stare
solida se aseamana unei farfurii cu spaghetti, lanturile putdnd aluneca unele peste
altele. Odata incalzite, lanturile aluneca mai usor, polimerul curgdnd sau topindu-se.
Prin urmare, polimerii termoplastici pot fi fincalziti, topiti, turnati si reciclati.
Proprietati diferite pot fi obtinute prin addaugarea anumitor liganzi. PVC este mai
rigid decat PE datorita faptului ca atomii de clor sunt mai mari si impiedica
alunecarea moleculelor peste celelalte. Polimetilmetacrilat (PMMA) este mult mai
rigid si casant decat UHMWPE, din cauza faptului ca doi dintre atomii de hidrogen
sunt Tnlocuiti, unul cu un grup metilic (CHs), iar celdlalt cu un grup acrilic (COOCH3).
Cresterea rezistentei si a modulului de elasticitate se poate explica prin faptul ca
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aceste grupuri de dimensiuni mari fac alunecarea mult mai anevoioasa. De
asemenea, orientarea tipic cristalind a moleculelor este si ea impliedicata, astfel
PMMA (plexiglas-ul) are structurd amorfa, prin urmare este transparent.

Polimerii termoplastici se pot degrada in corpul uman printr-o reactie de
hidroliza, in cursul careia apa provoacda descompunerea lantului de polimer. Poly
(D, L-lactide-coglicolide) sau PLGA este un poliester termoplastic care se regaseste in
majoritatea instrumentelor biomedicale, cum ar fi suturile chirurgicale respectiv
suruburile si placile ortopedice de fixare. Suturile din vicril sunt realizate dintr-un
copolimer al PLGA, acesta fiind compus in proportie de 90:10 din acid glicolic
respectiv lactic. Acidul poliglicolic se absoarbe mai repede decat acidul polilactic, iar
prin variatia raportului acizilor amintiti in copolimer, expertul in biomateriale poate
ajusta compozitia astfel incat sa se ajungad la rata doritd de descompunere. In
timpul descompunerii PLGA se elibereaza compusi prezenti in mod normal in corpul
uman, dar care provoacd o scadere localda a pH-ului, ceea ce poate impiedica
formarea de tesuturi noi.

Spre deosebire de cele prezentate anterior, un polimer termorigid este
compus din lanturi reticulate. Acestia se descompun mai degrabda decat sa se
topeasca cu cresterea temperaturii. Termenul rigid presupune existenta unei reactii
chimice, de multe ori implicand schimb de caldurd, care duce la rigidizarea
materialului intr-o structura reticulata tridimensionald. Un exemplu uzual pentru
asemenea materiale este ,rasina epoxy 5-minute”. Cand doua parti sunt
amestecate, catalizatorul provoaca rigidizarea rasinii intr-o structura reticulata.
Odata rigidizat, nu mai poate fi incalzit pentru reutilizare [22]. Gradul de reticulare
influenteaza direct proprietdatile mecanice. Folosind rdsini cu grad scazut de
reticulare se fabrica manusile de cauciuc, respectiv cu un grad si mai ridicat si
addugand mai mult sulf se obtin anvelope pentru autovehicule. Cu un grad si mai
mare de reticulare se pot obtine structuri rigide de exemplu pentru fabricarea
carcaselor bateriilor auto.

Datorita multitudinii aplicatiilor in domeniul biomedical, hidrogelii, structuri
polimerice reticulate destinse pe baza de apa, au fost studiati extensiv in ultima
perioada. Hidrogelii sunt obtinuti prin reticularizarea lanturilor polimerice aflate intr-
o solutie apoasa, cu ajutorul radiatiilor sau prin metode chimice, in scopul realizarii
unei retele polimerice completate cu molecule de apa. Cel mai des utilizat hidrogel
este polihidroxietilmetacrilat (PHEMA) reticulata. PHEMA are continut de apa similar
cu cel al tesuturilor vii, rezista la degradare, nu se absoarbe in corp, rezistd la
sterilizarea termica fara degradari si se poate realiza intr-o varietate larga de forme
si dimensiuni. Aplicatii ale hidrogelilor sunt lentilele de contact, capsule pentru
transportul medicamentelor, materiale adezive pentru vindecarea ranilor, materiale
pentru reconstructia organelor genitale, membrane de rinichi artificial si materiale
pentru inlocuirea corzilor vocale. Gradul de reticulare este un parametru critic in
cazul hidrogelilor, determinand raportul de destindere si rezistenta mecanica [23].

O multitudine de tehnologii sunt aplicate pentru obtinerea instrumentelor
biomedicale bazate pe polimeri. Tehnologia folosita depinde de o serie de factori,
cum ar fi caracterul termoplastic sau termorigid al materialului, iar in cazul
termoplastic, de temperatura de curgere. Polimerii termorigizi trebuie pregatiti in
forma lichida liniara si turnati intr-o matritd. Dupd acest pas nu mai pot fi supuse la
niciun procedeu de formare. In schimb, polimerii termoplastici pot fi prelucrati
repetat (prin comprimare, injectare, extrudare, etc), turnati si formati in fibre sau
pelicule prin extrudare urmata de ambutisare sau laminare cu scopul imbunatatirii
proprietatilor mecanice, cum ar fi rezistenta la rupere [21].
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Abilitatea de a forma structuri complexe si posibilitatea de a controla
proprietatile materialului la diferite scari, respectiv faptul ca sunt degradabili, fac din
polimeri alegerea numarul unu in ceea ce priveste materialele pentru ingineria
tesuturilor.

Proprietatile mecanice, chimice si fizice ale materialelor polimerice sunt de o
relevanta ridicata pentru performanta diferitelor aparate utilizate in clinicile
medicale. Polimerii reprezintd o familie diversa si mare de materiale care prezinta
caracteristici ce le permit utilizarea in aplicatii atat pentru tesuturi moi cat si tesuturi
tari. Multi cercetatori au modificat cu succes proprietatile chimice si biologice ale
polimerilor, prin imobilizarea anticoagulantilor precum heparina sau proteinelor
precum albumina, pentru a largi spectrul lor de aplicatii [23], [24].

2.1.1.3 Biomateriale ceramice

Bioceramicele si biosticla sunt materiale ceramice biocompatibile [25].
Bioceramicele sunt folosite pentru o varietate mare de aplicatii, de la oxizi ceramici
inerti implantati in organism, pana la materiale resorbabile. Totusi aplicatia lor
principald este pentru implanturi dentare si ortopedice [26].

Figura 2.5 Implant de sold ceramica-
ceramica - producator Finsbury
Orthopaedics

Spre deosebire de metale si polimeri, ceramicele sunt greu de deformat
plastic datorita naturii ionice si covalente a legaturilor si a numarului mic de sisteme
de alunecare. Aceste caracteristici fac ca ceramicele sa fie nonductile si sunt
responsabile pentru deformarea prin alunecare aproape inexistenta la temperatura
ambianta [27].

Conductivitatea electricd si termicd a acestor materiale se explica prin
legaturile interatomice de tip ionic. De asemenea slaba mobilitate a dislocatiilor
explica proprietatea de plasticitate redusa. Aceasta lipsa a plasticitatii confera
ceramicelor proprietatea de fragilitate care determind materialele ceramice sa fsi
pastreze forma si dimensiunile pana la rupere.

Ceramicele sunt foarte sensibile in privinta microfisurilor deoarece in loc sa
se deformeze plastic fisurile se propaga formand fracturi. Astfel, la punctul de
initiere a crapaturii se formeaza un concentrator de tensiune care slabeste
materialul considerabil. De aceea este greu sa se estimeze rezistenta la rupere a
materialului ceramic. Tot din acest considerent bioceramicele au rezistentd de
rupere la tractiune scazuta comparativ cu rezistenta de rupere la compresiune. Daca
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totusi, o ceramica este fara defecte este un material foarte puternic chiar si supus
unor incarcari mari. Fibrele de sticla fara defecte au rezistenta la rupere mai mare
decat otelul de rezistenta ridicata [27].

Ceramicele sunt de obicei dure. Masurarea duritatii acestora se face tot prin
calibrare cu materiale ceramice. Diamantul este cel mai dur material ceramic, iar
talcul este cel mai putin dur. Materialele ca alumina si cuartul au valori ale duritati in
acest interval.

Alte caracteristici ale materialelor ceramice sunt temperatura ridicata de
topire si conductivitate scdzuta la temperatura si electricitate. Aceste caracteristici
se datoreaza legaturilor chimice din ceramice.

Tabel 2.6 Proprietatile mecanice ale unor bioceramice de referinta [19]

Materiale Alumina| Biosticla Fosfai_: de C_arb_o_n
calciu pirolitic
Modulul Young[Gpa] 380 22 40-117 18-28
Rezistenta la compresiune 4500 500 510-896 517
i [Mpa]
Rezistentajdeipipencila 350 56-83 | 69-193 | 280-560
tractiune [Mpal]

Pentru a fi considerate bioceramice, materialele ceramice trebuie sa fie
nontoxice, noncarcinogenice, nonalergenice, noninflamatoare, biocompatibile,
biofunctionale pe toata perioada de viata a dispozitivului pentru care au fost
utilizate.

Categoriile de bioceramice sunt: ceramice bioinerte sau neabsorbabile,
ceramice absorbabile, ceramice bioactive.

Bioceramicele bioinerte prezinta o buna comportare la coroziune, valori
ridicate ale densitatii, modulului lui Young, a duritatii. Din cadrul acestor ceramice
fac parte alumina (Al,03) si oxidul de zirconiu (ZrO,). Ele sunt de obicei folosite in
cazul implanturilor ortopedice, implanturilor dentare si in chirurgia maxilo-faciala.

Bioceramicele absorbabile au ca principal component fosfatii de calciu sub
diferite modificari structurale. Datorita solubilitatii acestora, care asigura degradarea
ionica, ele sunt utilizate in aplicatii care stimuleaza cresterea oaselor pe material.
Problema cea mai frecventa in privinta acestor ceramice este corelarea ratei de
dizolvare a materialului cu viteza de crestere a tesutului osos din jurul implantului.

Bioceramicele bioactive sunt formate din fosfati si sticle ceramice. Se
folosesc de obicei pentru acoperirea implanturilor, tijelor si suruburilor de fixare,
pentru a permite tesutului uman sa adere la suprafata implantului. Din aceasta
categorie fac parte hidroxiapatita si bioglass-ul. Ele formeaza legaturi care permit
transferul solicitarilor de intindere si forfecare de-a lungul interfetei tesut-implant,
proprietate ce vine in avantajul ancorarii implantului la tesutul inconjurator.
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Figura 2.6 Bioglass- structura scaffold

A patra grupa este reprezentata de ceramice pe baza de carbon cu diferite
structuri, in functie de tehnologia de procesare. Principalul avantaj al acestei grupe
de materiale este ca sunt total inerte fata de tesutul viu. Din aceasta grupa fac parte
carbonul, carburile si nitrurile de carbon.

Bioceramicele nu sunt supuse coroziunii dar se pot degrada in mediul
fiziologic in functie de tipul materialului, dupa cum se arata in clasificarea de mai
sus. Chiar si alumina, care este considerata in general un material bioinert, isi
schimba proprietatea de rezistenta mecanica cand este inserata intr-un mediu salin.
Ceramicele bioactive cat si materialele sticloase sunt degradabile in organismul
uman ele fiind absorbite datorita activitatii osteoblastelor (celule rdaspunzatoare cu
modelarea tesutului osos). Acest fenomen are loc deoarece particulele de fosfat de
calciu se aseamana cu particulele minerale ale tesutului osos [22].

Alumina, cel mai utilizat material al categoriei de ceramice bioinerte are
proprietati mecanice foarte bune, dar asemenea tuturor ceramicelor are o rezistenta
la rupere scazuta in comparatie cu metalele. Totusi avantajul principal al aluminei
este faptul ca are un coeficient de frecare scazut si o rezistenta mare la uzare.

Hidroxiapatita si sticla bioactivda sunt la polul opus privind proprietatile
mecanice, fata de aluminad. De aceea, acestea sunt utilizate in aplicatii care necesita
un proces de osteointegrare.

Existda metode speciale care simuleaza conditii simultane de tensiune, uzare
si mediu coroziv, pentru a determina comportarea bioceramicelor pe termen lung,
intr-un mediu biologic. Astfel se pot determina aplicatiile cele mai potrivite pentru
fiecare categorie. Totusi, in ultima perioada, acolo unde bioceramicele nu reusesc sa
indeplineasca toate cerintele, se folosesc compozite ceramice care aduc cu sine
avantajele ceramicelor imbinate cu anumite proprietati de la celelalte faze din
compozit.

2.1.1.4 Biomateriale compozite

Materialele compozite sunt compuse din doua sau mai multe parti distincte.
Cu toate ca si materialele pure pot avea subunitati structurale distincte, cum ar fi
grauntii sau moleculele, termenul compozit se foloseste exclusiv in cazul unor
materiale compuse din doi sau mai multi constituenti distincti din punct de vedere
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chimic, separati de o interfata clar identificabila. Exemple de materiale compozite
folosite in aplicatii biomedicale sunt: polietilena ranforsata cu fibre de carbon si
polimeri pe baza de acid polilactic ranforsati cu particule de hidroxiapatita, pentru
aplicatii de vindecare osoasa. Faza discontinud se numeste material de ranforsare
deoarece este de regula mai rezistenta decat faza continua.

Pentru situatii in care se doreste absorbtia unuia dintre componentii din
compozit, se realizeaza compozite cu matrice absorbabile. Se utilizeaza pentru
aplicatii cand este necesara administrarea de medicamente pentru a expune
suprafete unor tesuturi [28]. Motivele principale pentru utilizarea acestor compozite
sunt de a obtine proprietati mecanice care variaza in timp si de a asigura dizolvarea
completa a unor piese pentru a elimina preocuparile cu biocompatibilitatea. Un
exemplu tipic este folosirea compozitelor absorbabile pentru fixarea fracturilor [29].

Compozitele cu matrice neabsorbabila sunt de obicei folosite in implanturi
care trebuie sd ofere proprietati mecanice specifice care nu pot fi obtinute cu
materiale omogene. Spre exemplu, in cimenturi s-au utilizat particule si bucati de
fibre pentru a intari si durifica structuri care sunt supuse unor solicitari mari.

Figura 2.7 Componenta a protezei de sold ranforsata cu fibre de metal Reed
Sprunger©

Materialele compozite se pot folosi cu succes la fabricarea unor instrumente
la care este necesara o combinatie de proprietati mecanice imposibil de obtinut in
cazul unor materiale pure, cum ar fi protezele totale de sold, plombele dentare si
placile pentru oase. Marele avantaj al compozitelor consta in posibilitatea proiectarii
proprietatilor astfel incat sa corespunda exact aplicatiei dorite; cu toate acestea,
este practic imposibild crearea unui compozit cu o structurd perfectd. De regula apar
probleme legate de dispersia celei de-a doua faze sau prezenta unor legaturi slabe
dintre cele doua faze, ceea ce conduce la scdderea proprietdtilor mecanice si implicit
la eficientda redusa a produsului finit. In ciuda acestor probleme, in cele mai multe
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cazuri proprietatile compozitelor sunt totusi net superioare biomaterialelor pure, prin
urmare devin tot mai des utilizate in aplicatii biomedicale.

Proprietatile unui compozit depind de forma neomogenitatilor, de volumul
ocupat de ele si de interfata dintre constituenti. Geometria materialului de
ranforsare se clasifica in: particule, fara dimensiuni lungi, fibre, cu o dimensiune
lunga, si placute cu doua dimensiuni lungi. Incluziunile pot varia in marime si forma
in cadrul categoriei. De exemplu, incluziunile de particule pot fi sferice, elipsoide,
poliedrice sau neregulate. Particulele au o natura nefibroasa si sunt aproximativ
echiaxiale.

Fibrele sunt materiale de ranforsare a caror lungime este mult mai mare
decat sectiunea. Laminatele sunt structuri compozite care se formeaza prin
suprapunerea fibrelor sau a placilor dupa o orientare care sa producd un element
structural. Caracteristicile si numarul placilor sunt astfel alese incat sa corespunda
cerintelor de proiectare. Din punct de vedere mecanic, fibrele sunt mult mai efective
fatda de particule. Compozitele cu fibre de polimer pot avea o rezilienta sau o
rezistentd comparabild cu cea a metalelor sau chiar mai mare. De asemenea, ce
trebuie remarcat este ca materialele compozite ranforsate cu particule sunt
izotropice pe cand cele ranforsate cu fibre sunt anizotrope.

Pentru a findeplini anumite cerinte se cauta relizarea compozitelor cu
proprietati diferite pe directii diferite. La nivel molecular, tesuturile din oase,
tendoane, vase de sange sunt compozite cu proprietati anizotropice, iar singura
metoda de a le substitui este prin materiale compozite.
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Figura 2.8 Incluziuni folosite in materiale compozite: (a) particule, (b) fibre, (c)
placute (platelet) [22]

Desi fiabilitatea si biocompatibilitatea compozitelor sunt problematice, ele
ofera avantaje unice privind proiectarea si fabricarea lor. Aceste avantaje pot fi
utilizate pentru construirea de proteze isocompliant pentru artere [30] sau placute
de fixare si suruburi cu o rigiditate controlatd [31]. Si proprietatea lor de
radioluminiscentd se dovedeste a fi de mare importantda pentru anumite aplicatii
precum fixarea fracturilor, deoarece astfel se poate urmarii fractura prin imagistica
cu raze X.

Compozitele polimerice sunt materialele ideale pentru orteze si proteze
ortopedice datorita acestor proprietati de flexibilitate a proiectarii si rezistentei, intr-
atat incat se pot realiza astazi proteze pentru persoane cu performante atletice [32].

Materialele compozite se realizeaza prin amestecarea a doi constituenti,
urmata de turnarea, compactarea sau supunerea lor la o reactie chimica. Daca faza
primara de ranforsare este alcatuita din fibre, de regula se acopera sau se
impregneaza cu cealaltd faza, astfel incat compozitul sa poata fi incalzit si presat
pentru a se ajunge la densitatea dorita. O alta modalitate de a obtine compozite
este printr-o reactie chimicd, atunci cand a doua faza se creaza chiar in timpul
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reactiei. In cazul form&rii unor tuburi de inaltd rezistentd, se utilizeazd procedeul
infasurarii unui filament in jurul unui miez, urmat de densificarea structurii.

Biocompozitele au proprietati speciale care nu permit folosirea directa a
materialelor existente in industrie. De cele mai multe ori compozitele se proiecteaza
particular pentru fiecare aplicatie in parte. Acest fapt duce la costuri suplimentare,
un dezavantaj ce se adauga la problemele de biocompatibilitate a biocompozitelor.

Datorita costului ridicat, biocompozitele sunt probabil singurele biomateriale
care se proiecteaza si fabrica exclusiv pentru dispozitive medicale.

2.1.1.5 Biomateriale naturale. Tesutul osos

Materialele naturale sunt sintetizate de un organism sau planta si sunt de
regula mai complicate din punct de vedere chimic si structural decat materialele
sintetice.

Proteinele si polizaharidele reprezinta de fapt polimerii produsi de natura,
putdnd fi astfel clasificate in categoria polimerilor. Proteinele, grupul principal de
molecule care fac viata posibild, sunt construite din lanturi lungi formate din doar 20
de aminoacizi legati intre ei de peptide. Proteinele au nenumarate functii in corpul
uman. Pot avea rolul de enzime care catalizeaza mii de reactii chimice importante
esentiale pentru viata. Moleculele de semnalizare ale celulelor (cell signaling
molecules), responsabile pentru migrarea celulelor sunt formate din proteine.
Proteinele sunt elementele de constructie ale matricii extracelulare de suport a mai
multor tesuturi. Schimbari ale nivelului de proteine sau in structura lor conduc la
functionare defectuasa, cauzand prin urmare multe boli. Implantarea unui produs
natural confectionat din proteine este de dorit in detrimentul polimerilor sintetici,
tocmai datorita capacitatii proteinelor de a comunica cu celulele vii.

Legaturile directionale din proteine dau nastere unor proprietati mecanice
ridicate ale polimerilor naturali. De exemplu, rezistenta la rupere a matasii este mai
mare decat a nylon-ului tras, unul dintre cei mai rezistenti polimeri sintetici. Mai
mult decéat atat, modulul de elasticitate al matasii este de 13 ori mai mare decét
valoarea corespunzatoare nylon-ului. La fel ca in cazul polimerilor sintetici, gradul de
reticulare afecteaza semnificativ proprietatile mecanice. De exemplu, elastina, care
se gaseste in pielea umana, este compusa din proteine infasurate cu putine legaturi
reticulare. Aceasta caracteristica structurala confera elastinei flexibilitate mult mai
mare decat a colagenului de tip I, care se gaseste in oasele umane si care este
formata din molecule tip bara asamblate intr-o structura cristalina repetitiva cu grad
ridicat de reticulare.

In aplicatiile biomedicale se mai folosesc si materiale ceramice naturale.
Ceramicele naturale sunt de regula pe baza de calciu, cum ar fi cristalele osoase din
fosfat de calciu purificat sau coralii din carbonat de calciu, ambele materiale fiind
utilizate in aplicatii ortopedice pe post de inlocuitor de material osos. Osul intact
este de fapt un compozit compus din material ceramic natural si polimeri naturali,
ceea ce face ca osul sa fie mult mai rezistent la fisurare decat ceramicele sintetice,
datoritda structurii sale multistrat, care impiedica propagarea fisurilor. Cristalele
ceramice mici sunt aliniate cu precizie si sunt separate de straturi subtiri de material
de baza organic, care formeaza astfel interfata dintre cristale. Propagarea unei fisuri
in acest material este foarte anevoioasa tocmai datorita faptului ca trebuie sa
urmareasca conturul neregulat al interfetei dintre cristale.
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Tesutul osos — compozit natural

Compozitia tesutului osos este aproximativ 60% materie anorganica, 30%
organica si 10% apa, cu usoare variatii, in functie de varsta, sex, tipul de os si
starea fiziologicd a organismului. Celulele osoase sunt intergate intr-o matrice
fibroasa de proteine intarita prin mineralizare. Acest fapt ii confera osului caracter
de compozit. El poate fi considerat ca fiind format din materie celulara (15%) si o
matrice extracelulara (85%).

Celulele osoase, osteoblastele si osteocitele, sunt responsabile de procesele
de sinteza, modelare, intretinere si remodelare. Pentru a obtine proprietatile
mecanice caracteristice osului, precum duritate si rezistenta se dezvoltda matricea
extracelulara [33].

Osteoblastele sunt celule mononucleate de forma cubica sau cilindrica ce
comunica intre ele si se formeaza in maduva. Ele au rolul de a controla
mineralizarea si de a sintetiza proteinele necesare bunei dezvoltari a tesutului osos.
Pozitia lor este in exteriorul osului. Dupa realizarea functiei specifice, fie raman
incastrate in matricea creatd, transformandu-se in osteocite, fie se opresc din
funtionare prin fenomenul de moarte programatd, fie migreaza la suprafata
osteonului pentru a forma stratul ce impiedica solubilizarea cristalelor minerale din
os.

| e \ )\ Osteon
I‘Osteoblaste
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Fiaura 2.9 Combozitia osoasa: osteoblaste. osteocite. matricea calcificata

Rolul osteocitelor este de intretinere a osului. Ele sunt interconectate
asemenea osteoblastelor comunicadnd si cu acestea. Din aceste celule se formeaza
osteoclastele mature cu rol in demineralizarea si prin urmare reconstructia si
remodelarea osoasa.

Osul este una dintre cele mai dure structuri din organismul animal. Culoarea
lui, in stare vie, este roz albicios in exterior si rosu puternic in interior. La
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examinarea unei sectiuni in os se observa ca este compus din doua feluri de
tesuturi, unul de natura densa, osul compact, iar celalalt consta din fibre si lamele,
ce se unesc intr-o structura reticulara, osul trabecular.

Figura 2.10 Structura oaselor
lungi: tesut compact si spongios
351

Tesutul compact este mereu pe partea
exterioara a osului, iar tesutul trabecular pe
interior. Cantitatea relativd a acestor doua feluri
de tesuturi variaza in functie de os, sau partea
din acelasi os dupa cerintele necesare.
Examinarea atentda a tesutului compact arata ca
este extrem de poros, astfel ca diferenta fata de
osul trabecular este cantitatea de materie solida
si numarul de spatii din fiecare. Spatiile sunt mici
si materia solida consistenta in osul compact, iar
in osul trabecular spatiile sunt mari iar materia
solida este intr-o cantitate mai mica.

In timpul vietii, osul este permeat de vase
sanguine si este finglobat intr-o membrana
fibroasa denumitd periost. Exceptie fac partile
acoperite cu cartilaj articular. Daca se da jos
periostul de pe os se observa mici puncte rosii,
unde vasele de sange intra in os. Daca osul viu ar
fi sectionat, se poate observa sangele iesind din
vasele ramificate in os. Interiorul oaselor lungi ale
membrelor este o cavitate cilindrica umplutd cu
maduva, Iinconjuratda de o structura aleolara
puternic vascularizatd denumita membrana
medulara.

Proprietatile mecanice ale osului impaca
(imbind) rigiditatea si elasticitatea ridicata intr-o
forma care inca nu a putut fi reprodusa cu un
material sintetic. S-au gasit specimene de os
cortical cu o rezistenta la tractiune de 78.8-151
Mpa in directie longitudinald si 51-56 Mpa in
directie transversala. Elasticitatea osului este de
asemenea importanta pentru functionarea osului,
deoarece i confera abilitatea de a rezista la
impact. Estimari ale modulului de elasticitate a
specimenelor de os arata o elasticitate intre 17-
20 Gpa in directie transversala si 6-13 Gpa in
directie transversalda [34]. Aceste proprietati
remarcabile ale osului se datoreaza naturii
compozite 1in care cristalele minerale sunt
orientate in directie longitudinala oferind osului o
rezistenta si rigiditate mai mare in directia
longtudinala decét in directia transversala.

Luédnd in considerare raporturile care
existd intre cele trei dimensiuni ale oaselor, ele
pot fi impartite in: oase lungi, oase late, oase
scurte si oase mixte.

Oasele lungi au lungimea mult mai mare
fatd de grosime si latime. Dintre acestea fac parte
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femurul, tibia, peroneul, humerusul, etc. Ele sunt alcatuite dintr-un corp sau diafiza
si din douda extremitati numite epifize. Majoritatea oaselor din organismul uman
intra in aceasta categorie.

Oasele late au latimea si lungimea mai predominanta fata de grosime.
Dintre acestea fac parte oasele craniului, omoplatul, sternul si coxalul.

Oasele scurte se caracterizeaza prin faptul ca lungimea, grosimea si latimea
sunt aproape egale. In aceastd categorie intrd oasele tarsiene, carpiene si
vertebrele.

Oasele mixte au o forma neregulatd, care nu se incadreaza in niciuna din
celelalte categorii. Printre oasele mixte se enumera osul maxilar, osul zigomatic,
mandibula, etc.

Pentru a-si indeplinii rolul, oasele prezinta numeroase elemente precum
proeminente, suprafete articulare si scobituri.

Oricare ar fi forma oaselor, ele prezintd numeroase elemente ce contribuie
la indeplinirea rolului lor. Dintre acestea, cele mai comune sunt: suprafetele
articuare, proeminentele si scobiturile.

Modelarea si reconstructia osoasa

Tesutul osos este treptat inlocuit cu unul nou, microfisurile si fracturile sunt
reparate la o viteza care scade cu varsta. Pana la finalul adolescentei, aceste
procese de formare de tesut nou si resorbtie se concentreazd pe cresterea si
modelarea oaselor, Ig maturitate aceste procese sunt respunzatoare pentru
remodelarea oaselor. Inlocuirea tesutului are loc fara a fi afectatda forma osului.
Acest fenomen poarta denumirea de legea lui Wolff de remodelare a osului [36].

Remodelarea are loc la nivelul suprafetelor spongioase si ale osteonilor prin
actiunea concentrata a osteoblastelor si osteoclastelor si sub controlul factorilor
reglatori locali si sistemici. Secventa de remodelare decurge intotdeauna dupa
acelasi tipar. Intr-o prima etapa sunt activate osteoclastele care initiaza resorbtia
unei anumite portiuni osoase. Dupa o anumita perioada de timp (de regula 2-3
saptamani) osteoclastele isi reduc activitatea si mor prin apoptoza, iar suprafata
afectata este pregatitd pentru etapa formatoare, de exemplu prin producerea de linii
de cimentare. Remodelarea se incheie prin refacerea tesutului osos sub actiunea
osteoblastelor, care este un proces mult mai lent (3-4 luni). Saptamanal se
recicleaza astfel intre 5 si 7% din masa osoasa, cu inlocuirean completa a
continutului unui os spongios la fiecare 3-4 ani si a unui os compact la fiecare 10 ani

[37].
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Figura 2.11 Modelarea si remodelarea osoasa
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La suprafata osteoblastelor se gaseste o enzima, fosfataza alcalina, care
intervine in calcificarea matricei osoase prin clivarea pirofosfatului — un inhibitor al
mineralizarii osoase [38]. Fosfataza alcalind osoasa este un indicator sensibil si fidel
al metabolismului osos. Un nivel ridicat este intalnit in perioada de crestere osoas3,
in cursul procesului de vindecare a fracturilor, cat si in afectiuni ale sistemului osos
caracterizate prin hiperactivitate osteoblastica si remodelare osoasa, cum ar fi boala
Paget, rahitism, osteomalacie, acromegalie, osteosarcom, sarcom Ewing, metastaze
osoase [39].

2.1.2 Biocompatibilitatea

Biocompatibilitatea este o proprietate unica a biomaterialelor. Din pacate nu
putem defini si masura precis biocompatibilitatea. De cele mai multe ori
biocompatibilitatea este definitd in functie de peformanta sau succesul unei aplicatii
specifice. Astfel, un pacient care nu se adapteaza la implantul lui poate sustine ca
respectiva proteza nu este biocompatibila.

O astfel de evaluare operationald ne ofera putine informatii pentru a
proiecta noi implanturi cu biocompatibilitate ridicatd. Tragem concluzia ca o definire
mai precisa a biocompatibilitatii implica un proces de definire luand fiecare aplicatie
in parte.

Prin urmare, biocompatibilitatea s-a definit general ca fiind proprietatea
biomaterialelor de a nu produce reactii adverse cu tesuturile Tnconjuratoare din
organismul in care au fost implantate [2].

Conform cercetatorilor Wintermantel si Mayer (1999), biocompatibilitatea
poate fi Impartita 1in doud categorii: biocompatibilitate intrinseca i
biocompatibilitate extrinseca [40]. Biocompatibilitatea intrinseca implica o
corespondenta intre proprietdtile chimice, fizice si biologice ale implantului cu
tesutul Tnconjurator sau organul care il inlocuieste. Biocompatibilitatea extrinseca
implica o corespondenta intre proprietatile mecanice ale materialului si mediul n
care este implantat. O biocompatibilitatea optima se obtine atunci cand
compatibilitatea structurala si a suprafetei este indeplinita.

Tabel 2.7 Caracteristici ale biocompatibilitatii

Biocompatibilitate Factori determinanti

Insolubilitate

Rezistenta la coroziune la un pH de 6,6-7,5
Neutralitate electrica

Rezistenta mecanica

Biostabilitate

Extrinseca Forma macroscopica

Structura micromorfologica de suprafata

Intrinseca

Printre factorii care influenteaza biocompatibilitatea sunt sanatatea si varsta
pacientului, proprietatile tesutului inconjurator, factorii imunologici, caracteristicile
implantului (rugozitatea si porozitatea materialului, reactiile chimice, proprietatile de
coroziune, toxicitatea acestuia).

Materialele biocompatibile trebuie sa fie stabile din punct de vedere chimic,
trebuie sa aiba o bunad rezistentd la coroziune. In organismul uman, compozitia
mediului variaza fiind imposibil de estimat precis in conditii de laborator. Poate avea
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caracter acid sau bazic iar coroziunea microbiologica trebuie de asemenea luata n
calcul.

Coroziunea poate aparea si la oboseala atunci cand materialele sunt supuse
la solicitari mecanice constante si ciclice sau putem vorbi de coroziune
electrochimica atunci cand proprietatile electrochimice ale tesuturilor afecteaza
materialul impantului (apare frecvent la aliajele dentare).

Din punct de vedere al proprietatilor fizice, materialele biocompatibile
trebuie sa prezinte o conductivitate termica scazuta pentru a reduce socurile
termice. Acest deziderat se realizeazd folosind un izolator termic intre tesut si
implant.

Potentialul ABE (Anodic Back Elecromotive Force - fortd electromotoare
anodica de reactie) este un bun indicator al biocompatibilitatii caracterizand
procesele de coroziune electrochimica. In tabelul de mai jos sunt prezentate
potentialele ABE pentru diferite metale. Limita de biocompatibilitate se situeaza in
jurul unui potential ABE de 3000 mV. Astfel se poate usor observa ca cel mai
biocompatibil metal din tabel este titanul.

Tabel 2.8 Potentiale ABE ale unor metale si aliaje metalice

Materialul PoteF::\a;; SE Materialul PoteF::\a;; SEE
Titan + 3500 Zirconiu + 320
Niobiu + 1850 V2A + 300
Tantal + 1650 Nichel + 200
Platina + 1450 Inox (17%Cr) + 75
Paladiu + 1350 Cupru - 30
Radiu + 1150 Staniu - 200
Iridiu + 1150 Cobalt - 350

Aur + 1000 Otel carbon - 480
Crom + 750 Fier - 500
(c:’_'(t:z'_';o) + 650 Zinc - 1150

Pe langa potentialul ABE, un material biocompatibil trebuie sa indeplineasca
un anumit grad de toxicitate. S-a aratat, in cercatari asupra celulelor vii, ca foarte
putine metale sunt netoxice pentru organism. Printre aceste metale netoxice se
enumera titanul, zirconiul si tantalul. Cele mai toxice metale sunt cobaltul vanadiul
si nichelul [41].

Luand toate acestea in considerare trebuie avuta o grija suplimentara la
declararea unui material ca fiind biocompatibil deoarece aceasta este specifica
functiilor si mediului unde se implanteaza materialul. Astfel, un biomaterial
compatibil pentru o aplicatie poate fi daunator pentru o alta.

2.2 Bioceramica

Bioceramica poate fi definita ca si un material de origine ceramica
biocompatibil si osteoconductor iar cele mai uzuale intrebuintari sunt in inlocuirea
articulatiilor sau tesutului osos. De asemenea pot fi folosite ca si strat de acoperire
pentru alte materiale pentru a imbunatatii biocompatibilitatea materialelor metalice
[44], [45]. Pot fi utilizate si ca implanturi care se resorb si oferd un suport temporar
pentru refacerea tesutului propriu [46-49]. Unele bioceramici se pot utiliza chiar si
ca modalitate de livrare a unor substante medicamentoase in organism [50], [51].
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Prima bioceramica testata la scara mai larga a fost ghipsul, desi multe din
implanturi au esuat datorita infectiilor care au fost favorizate de aceste materiale,
deoarece sistemul de apdrare al corpului nu putea actiona in acele regiuni
inaccesibile. Prin urmare, utilizarea biomaterialelor nu a devenit o practica obisnuita
pand la introducerea tehnicilor chirurgicale aseptice de cdtre J. Lister, in anul 1860.
In plus gxisté si o lipsa de informatii referitoare la toxicitatea acestor materiale.

In acest context aplicatiile ortofosfatilor calcici devin logice datorita
similitudinii cu faza minerald a osului si dintilor [55-59]. Acestia nu sunt toxici si nu
cauzeaza moarte celulara in tesutul nconjurator. Prima fincercare de utilizare a
acestor materiale a fost realizatd in anul 1920 cu fosfat tricalcic (TCP), iar aplicatia
era repararea defectelor cauzate chirurgical la iepuri [60]. Desi studiul anterior a
fost primul realizat nu exista detalii in privinta acestuia si nu se stie daca materialul
a fost un precipitat sau o ceramica si daca a fost sub forma granulara sau de pudra.
Al doilea raport clinic a fost publicat 30 de ani mai tarziu [61], iar peste 20 de ani a
fost raportata prima aplicatie in chirurgia dentara a ortofosfatului de calciu (descris
gresit ca si TCP) in cazul defectelor periodontale cauzate chirurgical [62] si utilizarea
cilindrilor de HA densa pentru substitutia radacinii dentare [63].

Conform bazelor de date stiintifice, prima lucrare care continea termenul de
bioceramica in abstract a fost publicata in anul 1971 [64], iar prima care continea
acest termen in titlu in anul 1972 [65], [66] desi aplicatiile ceramicilor ca si proteze
erau cunoscute anterior [67], [68].

In data de 26 aprilie 1988 a avut loc primul simpozion international de
bioceramica in Kyoto, Japonia.

Comercializarea bioceramicilor fosfocalcice (in principal HA), cu aplicatii
dentare si chirurgicale, a inceput in anii ‘80 datorita eforturilor Iui Jarcho [69], [70]
in SUA, De Groot [71], [72], [73] in Europa si Aoki [74], [75] in Japonia. Imediat
dupa aceea, HA a devenit o bioceramica de referinta in grupul ortofosfatilor de calciu
pentru aplicatii medicale. Prepararea si aplicatiile biomedicale ale apatitelor ce
provin din coral [76], [77] si os bovin [78], au fost raportate in acelasi timp [79].

Deoarece odata cu varsta apare o deteriorare a tesuturilor, exista o nevoie
crescatoare de materiale finlocuitoare pentru corpul uman. Osul este unul din
principalele tesuturi care se finlocuiesc deoarece este vulnerabil la fracturi la
persoanele in varsta, datorita pierderii densitatii si rezistentei mecanice. Acest
fenomen se intampla mai ales in cazul femeilor, datorita schimbarilor hormonale ce
apar datoritd menopauzei. Densitatea osoasa scade deoarce celulele producatoare
de tesut (osteoblastele) devin progresiv tot mai neproductive in fabricarea de tesut
nou si vindecarea microfisurilor existente. Aceasta problema de densitate cauzeaza
implicit alte probleme de naturd mecanica si consecintele sunt numeroasele fracturi
de sold sau vertebre tasate si probleme ale coloanei vertebrale [44].

Reactivitatea suprafetei este una din cele mai cunoscute caracteristici ale
bioceramicilor si contribuie la abilitatea acestora de a crea legaturi cu osul
inconjurator si de a stimula cresterea tesutului. In timpul implantarii au loc diferite
reactii la interfata implant-tesut care duc la schimbari in timp a caracteristicilor de
suprafata ale implanturilor si a tesutului inconjurator (invecinat)[80].

Biomaterialele ceramice fosfocalcice sunt necesare pentru a inlatura durerea
din tesuturile calcificate bolnave (oase si tesut dentar) si pentru a restaura functiile
normale in organism. Cea mai mare provocare din acest domeniu este inlocuirea
tesutului imbatranit si defectuos cu un material care poate functiona pe toata durata
vietii pacientului, si in mod ideal care poate fi inlocuit de os matur fara a periclita
suportul mecanic [81].
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Deoarece durata medie de viatd este de peste 80 de ani, in prezent si
nevoie pentru inlocuirea unor parti ale organismului incepe la varsta de aproximativ
60 de ani, implantul ceramic neresorbabil trebuie sa reziste cel putin 20 de ani.
Aceasta cerinta de durabilitate este greu de realizat ludnd in considerare conditiile
dure ale mediului in care este implantat materialul: solutii saline corozive la 37°C,
fncarcari mecanice multiaxiale si ciclice. Performantele bioceramicilor realizate
special pentru asemenea conditii clinice, reprezintd una dintre cele mai importante
realizari in cercetare din ultimul secol [44].

Deoarece bioceramica fosfocalcica face parte din grupa ceramicilor bioactive
care sunt folosite pentru oseointegrare, in mod special este cea mai potrivita pentru
orice tip de substitutie osoasa pentru ca promoveaza formarea de tesut nou si
creeaza legaturi puternice cu tesutul inconjurator.

Acestea sunt produse din materiale sintetice prin diferite metode de
procesare, iar ceramica finald va avea proprietati foarte similare cu osul, precum
porozitatea si structura. Prezinta de asemenea o excelenta biocompatibilitate si
osteoconductivitate.

In procesul de fabricatie al bioceramicelor fosfocalcice se pot varia diferiti
parametrii pentru a obtine goluri sau porozitati in interiorul materialului, in vederea
optimizarii proprietatilor mecanice si de dezvoltare a osului [82], [83]. Este posibila
obtinerea unui material cu aceleasi proprietati mecanice ca si osul desi acestea au
dezavantajul cd sunt casante si mai putin capabile de a absorbi energia inaintea
ruperii [83].

Cea mai importanta proprietate a fosfatilor de calciu este solubilitatea
acestora in apa. Daca aceasta este inferioard celei a partii minerale a osului, se va
degrada extrem de lent, poate chiar deloc [84].

Existd multe tipuri de bioceramici in aceasta grupd utilizate in regenerarea
tesutului osos, dar cea mai raspandita este hidroxiapatita (HA) datorita compozitiei
sale cu stoechiometrie identicd cu cea a osului si smaltului dentar. Aceasta are
formula Ca1o(PO,4)sOH, si face parte din grupa numita apatite [85].

Diferite forme de fosfati de calciu au fost testate pentru uz clinic, incepand
cu mono-, di-, tri, tetra-, octo- etc. Si formele anhidre si hidrate ale acestora.
Formele care se utilizeaza in prezent sunt cele cu raportul Ca/P intre 1.50 si 1.67 din
cauza similitudinii cu osul.

In tabelul urmator avem o exemplificare a principalelor ceramici din grupa
fosfatilor de calciu.

Tabel 2.9 Ortofosfati de calciu existenti si principalele lor proprietati [49], [86]

.. Stabilitate
e Solubilita | g, pilita | a pH-ului
P A tea la A .
Compusul Formula chimica q tea la in solutii
mol 25°C, - 25°C L |
% log(Ks) , 9/ apoase la
i 25°C
Monocalciu fosfat
0,5 monohidrat Ca(H,P0O4)2'H,0 1,14 ~18 0,0-2,0
(MCPM)
Monocalciu fosfat
0,5 anhidru (MCPA) Ca(H2P04)> 6,59 ~0,088 2,0-6,0
Dicalciu fosfat
1,0 bihidrat (DCPD), CaHPO42H,0 6,59 ~0,088 2,0-6,0
brusitd minerala
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Dicalciu fosfat
1,0 anhidru (DCPA), CaHPO, 6,90 ~0,048 [c]
monetitd minerala
Octocalciu fosfat Cag(HPO4)2(P0O4)4'5H, o )
1.33 (OCP) 5 96,6 0,0081 5,5-7,0
a-Tricalciu fosfat
1,5 (a -TCP) a-Casz(P0Oa)> 25,5 ~0,0025 [a]
1,5 B-Tricalciu fosfat ) o
(B-TCP) B-Cas(P0.)2 28,9 0,0005 [a]
1,0- . CayH,(PO4), nH,0.
/ Fosfat de calciu - g 1ol
2,2 amorf (ACP) n=3-4,5; 15-20% [b] [b] 5-12
H,O
15- Hidroxiapatita Ca1o-x(HPO4)x(PO4)s-
1’67 deficientd in calciu «(OH) 2,1 ~85,1 ~0,0094 6,5/9,5
' (CDHA)!] (0<x<1)
Hidroxiapatita (HA, N )
1,67 Hap sau OHAD) Ca10(PO4)s(OH)2 116,8 0,0003 9,5-12
Fluorapatita (FA o )
1,67 sau Fap) Ca10(PO4)sF2 120,0 0,0002 7-12
.G || SRECEUE (@ e Ca10(P04)s0 ~69 ~0,087 [a]
Oap)
Tetracalciu fosfat
(TTCP sau TetCP) 2 _ o
2,0 Hilgenstochits Ca4(P0O4)°0 38-44 0,0007 [a]
minerala

[a] Acesti compusi nu pot fi precipitati din solutii apoase;

[b] Nu se poate realiza 0 masuratoare exacta. Totusi, urmatoarele valori au
fost gasite: 25,7+0,1 (pH=7,40), 29,9+0,1 (pH=6,00), 32,7+0,1
(pH=5,28)> Comparatia disolutiei in buffer acid este: ACP>>a-TCP>>j3-
TCP>CDHA>>HA>FA;

[c] Stabil la temperaturi de peste 100°;

[d] Intotdeauna metastabil;

[e] Ocazional CDHA este denumita HA precipitatd;

[f] In cazul in care x=1 (conditia ca Ca/P=1,5), formula chimica a CDHA
arata in modul urmator: Caq(HPO,4) (PO4)s(0OH).

Familia fosfatilor de calciu se poate impartii in 4 subcategorii [87]:

(A) hidroxiapatite;

(B) fosfati tricalcici;

(C) fosfati calcici bifazici;

(D) cimenturi de fosfati calcici.

Datorita proprietatilor deosebite pe care le are hidroxiapatita in reconstructia

osoasa, aceasta este materialul cel mai des utilizat si 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 proprietati chimice diferite, dar structura cristalina asemanatoare;
hidroxiapatita fiind parte din acest grup.

Aceasta este o ceramica bioactivda care se utilizeaza la acoperirile pe
implanturi sau ca si substitut osos datoritd capacitatii excelente de a stimula
regenerarea osoasa si proliferarea celulelor.

Un material bioactiv este capabil de a stimula regenerarea osoasa la
contactul dintre acesta si mediul biologic, si poate fi utilizat in diferite aplicatii
ortopedice sau in medicina dentara.

Hidroxiapatita Ca;o(PO4)s(OH), este unul din materialele cele mai utilizate in
ultimele decenii pentru regenerarea si inlocuirea de tesuturi osoase, datorita
asemanarii cu structura anorganica a osului uman [45], [88].

10Ca(N03)2-4H20+6(NH4)2HPO4+8NH4OH -> Cam(PO4)6(OH)2+20NH4N03+6H20 [89]

Aceasta bioceramica are proprietati excelente de biocompatibilitate in
organismul uman si se utilizeazad mai ales pentru implanturile de oase si dinti [90],
[91].

Desi hidroxiapatita se utilizeaza in mod normal in reconstructia osoasa,
aceasta nu este singura sa aplicatie, fiind raspandita in mai multe ramuri ale
domeniului medical si in afara lui. O altd aplicatie importanta pentru hidroxiapatita
este sistemul ,drug-delivery” pentru antibiotice [92] si factori de crestere [93].
Aceasta se utilizeaza si in alte domenii, precum in electronica, ca si catalizator,
cromatografie etc.

Desi se poate utiliza os natural de la acelasi pacient (autogrefa) sau de la un
pacient diferit (alogrefa), acestea sunt in cantitati limitate si implicd o procedura
chirurgicala in plus. O altd posibilitate este sa se foloseascd os de provenientd
animala (xenogrefd), dar si acesta are dezavantaje cum ar fi contaminarile pe care
le poate produce. Toate produsele obtinute sintetic au numeroase avantaje ca si
cantitatea disponibila nelimitata, sterilizare si depozitare facila [94]. Ca si toate
materialele utilizate in implantologie, si hidroxiapatita sintetica produce un raspuns
inflamator care depinde de compozitie, dimensiune si proprietatile de suprafata ale
materialului, desi in mod normal acesta este nesemnificativ din punct de vedere
clinic. Problemele intampinate sunt datoritd resturilor de material osteoconductiv
produse in urma uzarii care pot conduce la resorbtie osoasa similara cu cea intalnita
in cazul protezelor totale de articulatii [87].

2.3.1 Proprietatile hidroxiapatitei

Cel mai mare dezavantaj al hidroxiapatitei este dat de proprietatile
mecanice nesatisfacatoare care limiteaza aplicatile, Tn mod special rezistenta
mecanica si tenacitatea [95]. Pentru a inlatura aceasta limitare, hidroxiapatita se
utilizeaza in combinatie cu oxizi ceramici sau metale in dispersie care au rolul de a
creste proprietatile mecanice [96], [97], [98].

Mediul in care sunt implantate aceste materiale este foarte important
deoarece este necesara o fixare rigida foarte apropiata de osul pacientului pentru o
incorporare adecvata a implatului. Orice micromiscare impiedica intrepatrunderea
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dintre materialul implantat si os astfel afectand negativ proprietatile mecanice ale
ansamblului si favorizeaza tesut granular si fibroza la interfata dintre cele doua [87],
[99], [100].

In mod ideal un substitut osos ar trebui sa aiba urmatoarele proprietati
[85], [101].

1) Biocompatibilitate

2) Osteoconductivitate

3) Osteogenicitate

4) Bioabsorbabilitate

5) Capabil de a asigura suport mecanic
6) Usor de utilizat clinic

7) Cost acceptabil

Hidroxiapatita are o structura cristalina cu simetrie hexagonala cu grupul
spatial P65, si parametrii celulei a = 9.418 A, c = 6.881 &, b = 120° si densitate
d=3.156 g/cm3, unitatea celulara fiind orientata de-a lungul axei c justificand
orientarea preferentiala care creeaza un aspect acicular [102]. Structura apatitica
este contruitd dintr-un schelet hexagonal de ioni ortofosfati PO,>" care creeazd doud
tunele libere pentru asezarea ionilor de calciu. Cei 6 cationi Ca 2+ vor forma un
tunel principal in care sunt prezente grupdrile hidroxil. Aceste tunele confera
hidroxiaptitei proprietatea de a accepta schimburi ionice [103], [104].

Existenta tunelelor in care se afla ionii de OH dau apatitei anumite
proprietati apropiate de ale zeolitului. Din acest motiv apatitele prezinta proprietati
de schimbari ionice (OH - fluor - clor etc.). Aceste tunele pot acomoda si molecule
mici ca si H,O0 sau glicina [105].

Aceasta abilitate de substitutie, prin inlocuirea golurilor din structura,
permite hidroxiapatitei nestoechiometrice sa existe in domediul dintre fosfatul
apatitic octocalcic si hidroxiapatita stoechiometrica.

Nestoechiometria are urmatoarele consecinte:

- Prezenta golurilor in locatiile cationice si OH;

- Un continut de OH mai scazut decat doua grupari pe circuit;

- Cu cat se indeparteaza mai tare de hidroxiapatita stoichiometrica starea
de cristalinitate scade;

- Cu cat se indeparteaza mai tare de hidroxiapatita stechiometrica creste
solubilitatea.

Hidroxiapatita care este produsa prin precipitatie rapida nu va fi
stoechiometrica deoarece are nevoie de o perioada de maturare in mediul apos unde
are loc un fenomen de suprafata care creste stoechiometria si descreste
solubilitatea.
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Figura 2.12 Structura cristalografica a HA

Hidroxiapatita contine 39.84 % calciu in masa si 18.52 % fosfor. Raportul
atomic Ca/P a hidroxiapatitei stoechiometrice este de 1.67 [79]. Stoechiometria
hidroxiapatitei este extrem de importanta deoarece si cea mai mica abatere de la
aceasta proportie poate favoriza aparitia de TCP dupa tratamentul termic.

Spre deosebire de celelalte materiale din familia fosfatilor de calciu,
hidroxiapatita este stabila in conditiile fiziologice si este termodinamic stabila Ila
pH-ul fiziologic avand un rol activ in remodelarea osoasa prin formarea de legaturi
chimice puternice cu osul inconjurator [106]. Desi initial acest material implantat
are proprietati mecanice mai scazute ca osul, s-a demonstrat dupa un experiment in
vivo timp de 6 luni, cd dupa aceasta perioada, datoritd legaturilor produse,
rezistenta mecanica poate fi superioara celei a osului pacientului [100].

Hidroxiapatita de origine naturald

Aceasta poate provenii din corali sau os bovin si are structura similara cu
osul cortical si spongios.

Hidroxiapatita care provine din coral este un material bioinert in ciuda
originii biologice si stimuleaza cresterea osului in contact direct cu suprafata.
Dimensiunea si configurarea porilor creeaza un mediu ideal pentru intrepatrunderea
dintre material si tesutul osos inconjurator. Osteoblastele sunt identificate initial
direct pe suprafata implantului in timpul osteoconductiei [101].

Proprietatile mecanice ale hidroxiapatitei din coral sunt scazute, ceea ce face
ca materialul sa fie casant si este necesara fixarea cu placute sau suruburi pentru a
evita Tncarcarea ciclica. Acestea au fost utilizate cu succes la reconstructia unor
defecte de metafiza si in artroplastii de revizie sau ca material de umplere pentru
donatorii de os din centura iliaca.

Rata de probleme de infectie, probleme de interactiune cu tesutul moale,
nesudare sau sudare intarziata, sudare gresitd sau de probleme mecanice este
similaréd cu cea a autograftului. In plus, acest material de coral are o rata de
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refracturare mai mare decat osul provenit de la acelasi pacient. Acest material este
utilizat in general ca si implant osteoconductiv [107].

Hidroxiapatita de origine sintetica

Este de obicei preparatd intr-un laborator, cel mai des prin metoda de
precipitare apoasad si este dupd aceea sinterizatda la temperaturi mai mari de
1000°C. Aceasta poate fi fabricatd sub forma densa sau macroporoasa in functie de
aplicatie. Tensile stength a hidroxiapatitei dense variaza intre 79 si 106 MPa si
pentru cea poroasa este 42 MPa, cea a osului cortical fiind intre 69 si 110 Mpa [87].
Hidroxiapatita sintetica se poate utiliza sub forma de blocuri sau granule si utilizdnd
tehnica ,plasma spray” (pulverizare prin plasma) poate fi folositd pentru acoperirea
diferitelor implanturi dentare sau ortopedice.

Figura 2.13 Hidroxiapatita: SEM x200 si SEM x350 (Firma
Teknimed)

Avantajele hidroxiapatitei sintetice constau in faptul ca se elimina riscurile
de contaminare care existau la materialele preluate din corpul uman sau animal si
se poate produce in cantitate nelimitatda. De asemenea, datorita faptului ca este
produsa intr-un laborator, conditiile experimentale pot fi controlate astfel incat sa se
obtina forma si proprietatile dorite.

Hidroxiapatita a fost studiatd clinic si experimental sub forma densa,
poroasa si granulara, rezultatele indicAnd ca structura formei poroase permite
cresterea tesutului fibrovascular in interiorul structurii, ceea ce produce o stabilitate
si rezistentd la micromiscare in vivo [93], [108]. Comparativ, structura densa este
mai putin stabila si nu existd crestere de tesut in interiorul materialului pentru a
ancora implantul (Holmes et al, 1987). In plus, forma implanturilor din material
poros sau dens este mai dificil de realizat cu mare precizie si este nevoie de graft
osos in jurul piesei pentru a promova vindecarea si stabilitatea, cand nu exista
interfata osoasa [109].

Hidroxiapatita granulard este utilizatéd pentru « spinal fusion », tratamentul
chisturilor osoase si in chirurgia maxilofaciala pentru refacerea tesutului osos.
Avantajul utilizarii acestui material este dat de faptul cd paote fi fabricat in diferite
dimensiuni si forme si poate fi intrebuintat si in cazul cavitdtilor de forma
neregulatd. Amestecarea granulelor de hidroxiapatita cu sdnge permite obtinerea
unei paste care se poate modela usor in forma dorita. De asemenea, granulele de 1-
2 mm permit o intrepatrundere osoasa mai bund in comparatie cu cele de
dimensiuni mai mici. Acest aspect se poate datora volumului liber intre granulele
adiacente care este mai mare si permite transportul nutrientilor catre tesutul care se
dezvoltd [110], [111].
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Hidroxiapatita si osul

Desi partea minerala a osului este aproape identicd cu hidroxiapatita
sintetica, existd unele diferente care se manifesta atat la nivel biologic cat si la nivel

mecanic.

in tabelul urmdtor avem o comparatie a proprietdtilor mecanice pentru osul

natiral, hidroxiaptita sintetica, bioglas si alumina policristal.

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

Rezistenta la

Rezistenta la compresiune Modul de
incovoiere (MPa) (MPa) elasticitate (GPa)
Os natural 30-90 90-230 3.8-17
HA sintetica 110-170 500-900 35-120
A-W GC 200-220 1000 120
Alumina 300-400 2500-3000 350-380
policristal

Alumina are cele mai ridicate proprietati mecanice si o biocompatibilitate
excelenta, dar utilizarea sa se limiteaza la capul femural al protezei de sold si la
cateva alte aplicatii ale protezelor. Hidroxiapatita sub forma de granule nu are
proprietadti mecanice foarte bune si ca urmare se utilizeaza pentru umplerea
defectelor osoase. Desi unele tipuri de hidroxiapatita au proprietati mecanice mai
scazute decat osul, altele se apropie, si chiar depasesc unele proprietati mecanice
ale osului. Hidroxiapatita densa poate fi fabricata astfel incat sa aiba proprietati
mecanice similare cu osul si prin modificari in structura acesteia poate aduce
multiple imbunatatiri.

2.3.2 Modalitati de sinteza a hidroxiapatitei

Exista cateva metode diferite de a sintetiza hidroxiapatita si fiecare are
avantajele si dezavantajele ei, prin urmare si biomaterialele obtinute vor avea
proprietati diferite.

Principalele cai de sinteza sunt:

e Reactia solid-solid (metoda uscata);

e Reactive in saruri coalescente;

e Metoda sol-gel;

e Precipitarea pe cale apoasa3;

e Metoda cimenturilor.

Pentru reactia solid-solid materialele utilizate pentru sinteza sunt
urmatoarele: Ca,P,0; sau CaHPQ4:2H,0 si CaCOs sau Ca(OH),. Sinteza se realizeaza
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la temperaturi inalte (1200-1300°C) timp de 2-3 ore sub presiune partiala de apa (3
KPa) conform reactiei:

3Ca,P,0, + 4CaCO; + H,O =  Ca;o(PO.)s-(OH), +4CO,

Sinteza prin reactie solid-solid constd in incalzirea unui amestec reactiv
format din diferite saruri de cationi si anioni intr-un raport Me/XO, de 1.67.
Amestecul trebuie sa fie perfect omogen pentru a favoriza o reactie totala.

Conform Wallaeys o fluoroapatitd fosfocalcica a fost sintetizata din fosfat
tricalcic si fluorura de calciu prin urmatoarea reactie [112]:

3 Cas(PO4), + CaF, =2  Cayo(PO4)F>

Aceasta reactie are loc la 900°C timp de cateva ore.

In cazul reactilor solid-gaz, cel din urma provine ori din sublimarea unei
saruri solide continute in amestecul reactiv - sinteza poate avea loc intr-o incinta
inchisa - sau poate proveni din exterior prin introducerea unui gaz de reactie.

Reactia in saruri coalescente este apropiata de conditiile naturale in care se
formeaza hidroxiapatita. Fosfatii metalici cu structurda apatitica se pot fabrica in
acest mod. Se pot obtine cristale amestecate cu reactivii initiali.

Metoda sol-gel se bazeaza pe polimerizarea precursorilor organo-metalici de
tipul M(OR),alcoxid. Dupa hidroliza controlatd a acestei solutii de alcoxid,
condensarea monomerilor produce legaturi oxo si ulterior un oxid organic.
Polimerizarea progresiva a precursorilor formeaza oligomeri, apoi polimeri, crescand
astfel vascozitatea.

Aceste solutii polimerice au ca rezultat un gel care usureaza formarea
materialelor (dense, filme transparente, pudra ultra fina, ceramica etc.) si are
numeroase aplicatii tehnologice [118].

Pe cale lichida se foloseste in mod normal precipitarea apoasa, datorita
faptului ca toti parametrii pot fi controlati independent [113].

Pentru sinteza prin precipitare apoas, materialele de la care se porneste

sunt:
e solutie de nitrat de calciu tetrahidrat [Ca(NOs),: 4H,0];
e solutie amoniacala de hidrogenfosfat de amoniu [(NH4)2HPO,4] este
adaugata picatura cu picatura, sub mixare usoara.

10Ca(NO3)5-4H,0 + 6(NH4)2HPO, + 8NH4OH = Cayo(PO4)s(OH); +20NH4NO3+ 10H,0

Sinteza din faze apoase se produce prin doua procese diferite: prin dubla
decompozitie sau prin neutralizare. Aceste doua procese se utilizeaza in mod curent
pentru productia hidroxiapatitei la nivel industrial.

Metoda dublei decompozitii [114], [115], [116] consta in adaugarea unui
solutii saline de cationi Me intr-un mod controlat intr-o solutie salina de anioni XO,.
Precipitatul este spalat dupa aceea si uscat. Aceasta tehnicd permite si obtinerea
apatitelor mixte (care contin douad tipuri diferite de cationi) prin controlul raportului
Mel/MeZ.

Cationii sunt introdusi simultan in bioreactor in raportul dorit, permitand
evitarea segregarii din timpul precipitatiei. Principalul dezavantaj al acestei metode
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consta in implementarea acesteia, care necesita o cantitate mare de echipamente si
in viteza scazuta de sinteza.

Metoda neutralizarii consta in neutralizarea suspensiei de hidroxid de calciu
prin adaugarea solutiei de acid fosforic. Aceasta reactie permite obtinerea rapida a
unor cantitati mari de hidroxiapatita fosfocalcica utilizdand un echipament restrans
[117].

Metoda cimenturilor: cimenturile fosfocalcice sunt cimenturi minerale
hidraulice care se intaresc prin reactiile acid-baza dintre fosfatul de calciu de natura
acida si fosfatul de calciu de natura bazica, pentru obtinerea unei hidroxiapatite
fosfocalcice ,single phase”.

2.3.3 imbunitatirea hidroxiapatitei

Desi acest material are proprietati excelente in ce priveste
biocompatibilitatea si legdturile ce le creeazd cu osul inconjurdtor, favorizeaza
integrarea acesteia in tesut. Intr-un timp scurt apar si unele dezavantaje ale acestui
material. Hidroxiapatita nu are rezistenta mecanica necesara pentru a putea fi
utilizata in aplicatii care sunt supuse solicitarilor ciclice si intense. Pentru a inlatura
acest dezavantaj, cercetatorii au elaborat tot felul de tehnici in ultimele 2 decenii,
pentru a spori proprietatile mecanice fara a afecta biocompatibilitatea si
bioactivitatea acestei ceramici.

Acestia au incercat sa Tmbunatateasca proprietatile acestui material in mai
multe feluri, printre care amintim:

Metoda de sinteza;

Metoda de sinterizare;
Hidroxiapatita bifazica;
Dopanti in structura cristalina.

2.3.3.1 Hidroxiapatita bifazica

Doua dintre cele mai populare materiale utilizate pentru a realiza HA bifazica
sunt oxidul de zirconiu (Zr0O,) si alumina (Al,03).

Prepararea unui material compozit de scara micrometrica este o idee
atragatoare pentru imbunatatirea proprietatilor mecanice ale hidroxiapatitei.

Pentru sintetizarea unei matrici ceramice functionale, trebuie indeplinite 3
conditii:

e Rezistenta mecanica si tenacitatea materialului de ranforsare trebuie sa

fie mai mare decat cele ale matricii;

e Stratul interfacial dintre matrice si ranfort trebuie sa fie in concordanta

si cu reactie limitata, producand o legatura nici prea puternica, nici prea

slaba;

e Coeficientii de expansiune termica trebuie sa fie in concordanta cu fazele

componente pentru a nu produce microfisuri la racire.

In cazul in care aceste conditii nu sunt indeplinite, apar defecte
microstructurale ducdnd la deteriorarea proprietatilor mecanice ale compozitului
[145].
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ZrO, — Oxid de zirconiu

ZrO, este o ceramica inertd in stare purd, care dobandeste niste proprietati
extraordinare daca este dopata cu oxizi stabilizatori precum ytriu, magneziu si
calciu. Acesta este un polimer care se poate intalni in 3 forme:

e Monoclinic;

e Teragonal;

e Cubic.

In mod normal la temperatura ambiantd, ZrO, este monoclinic, aceasta faza
fiind stabilda pana la 1170°C. Peste aceasta temperatura, se transformad in
tetragonala, iar peste 2370°C in cubicd. Cand are loc racirea, transformarea
tetragonal-monoclinicd se produce in intervalul de 100°C - 1070°C. Proprietatile
mecanice Tmbunatatite in urma acestei transformari, se utilizeaza in realizarea de
biocompozite si in aplicatii conventionale de ceramica datorita biocompatibilitatii
bune.

Proprietatile de interes in utilizarea acestor ceramice sunt:

Rezistenta mecanica;
Duritatea;
Tenacitatea;
Rezistenta la uzare;
Proprietatile termice.

Tipul si cantitatea de aditivi pentru a stabiliza ZrO, in starea tetragonala
este o variabila importanta in compozitie care afecteaza toate proprietatile
mecanice. Continutul de ytriu este cea mai importantd variabila in ZrO, stabilizata
cu Y. Pentru a avea proprietati mecanice bune este important ca microstructura sa
nu contind faze monoclinice care ar avea un comportament similar cu defectele,
aceasta dictand nivelul minim de stabilizator care se poate adauga (aprox 1,8 mol%
Y in solutie solida pentru a stabiliza starea tetragonala si a imbunatatii proprietatile
mecanice).

ZrO, tetragonal se degradeaza cand este in contact cu apa la temperaturi de
200-300°C, datorita maturarii fazei metastabile care restrictioneaza utilizarea sa in
aplicatii pe termen lung [146].

Dintre toti oxizii ceramici, ZrO, biomedical are cele mai bune proprietati
mecanice, existand peste 600000 de capuri femurale implantate, realizate din acest
material la nivel mondial.

Deoarece ZrO, este bioinert, acesta nu creeza legaturi cu osul natural.

ZrO, partial stabilizat este un material utilizat ca ranforsare pentru
numeroase ceramici, datoritd rezistentei mecanice ridicate si tenacitatii, de
asemenea datoritd bioinertiei. Totusi, aplicatia acestui material este limitata
deoarece acesta reactioneaza cu hidroxiapatita, formand TCP si ZrO, stabilizat
complet, acesta fiind un mare dezavantaj.

Materialele ranforsate cu ZrO, se pot fabrica prin mai multe metode: mixare
mecanica, metode sol-gel, mixare solid-lichid si metode de precipitare urmate de
uscare, calcinare, formare si sinterizare.

Adaugarea de ZrO,, scade temperatura de descompunere a HA [147].

Al,O5 - Oxid de aluminiu sau Alumina

Aceasta este o ceramica biocompatibild, cu proprietati mecanice foarte bune
si care se utilizeaza mai ales in parti ale corpului unde exista un risc mare de uzura.
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Aceasta este 0 ceramica inerta care se utilizeaza pentru aplicatii unde apar
solicitari mecanice ca si protezele de sold sau implanturile dentare.

Alumina se poate utiliza pentru aplicatii de termen lung datorita
biocompatibilitatii excelente de care dispune si datorita capsulei fine care se
formeaza care permite fixarea necimentata a protezelor. De asemenea, aceasta are
un coeficient de frecare extrem de scazut si de uzura la fel.

Proprietdtile excelente ale aluminei se datoreaza dimensiunii grauntilor
foarte redusa de aproximativ 4 microni si datoritd distributiei inguste a marimii
grauntilor care duc la o rugozitate foarte scazuta.

Rezistenta mecanica, rezistenta la obosealda si tenacitatea alfa-aluminei
policristaline, depinde de marimea si puritatea grauntilor. Cu o dimensiune de 4
microni si puritate de 99,7% se obtine o buna rezistenta flexurald, excelenta
rezistenta la obosealda dinamica si de impact, rezistenta la propagarea fisurilor
subcritice si o excelenta rezistenta la compresiune [148].

Aplicatiile clinice ale aluminei includ proteze de genunchi, os si suruburi
dentare, reconstructie maxilofaciala si alveold dentard, substitut de oase osiculare,
inlocuiri de segmente osoase.

Modulul elastic ridicat al aluminei creaza tensiuni (stress shielding) care duc
la destabilizarea implantului la pacientii cu osteoporoza.

In cazul adaugarii de alumina sub forma de ,platelets” mari, tenacitatea HA
a crescut fara sa existe reactii semnificative intre faze, desi Tmbunatatirea
rezistentei mecanice a fost minima datorita formarii microfisurilor in jurul , platelets”
din cauza coeficientului de expansiune termica diferit.

In cazul utilizérii pudrei fine de AlLO3; nu au aparut microfisuri, dar
proprietatile mecanice nu au fost Tmbunatatite semnificativ datorita limitarii
proprietatilor aluminei.

Conform Ji et al., 1992, cand pudre de alumina si HA sunt amestecate si
sinterizate in aer la 1100-1400°C, HA se descompune si reactioneaza cu alumina,
creand faze secundare nedorite [149]. Din acest motiv, pentru a crea aceste
materiale bifazice, se utilizeaza un dopant in HA care stabilizeaza termic produsul
pana la temperaturi mai ridicate. Un exemplu de asemenea dopant este dat de
Mg2*,

La temperaturi peste 1300°C Al,O; reactioneazda complet cu HA creand
aluminati. Aceasta reactie poate fi evitata prin aditia de CaF, in amestecul de pudre
[150].

2.3.3.2 HA/AI,O;

Datorita proprietatilor mecanice ale acestei ceramici bioinerte si a excelentei
biocompatibilitati, este una dintre cele mai utilizate pentru a crea materiale bifazice
pentru substitutia osoasa. Desi exista si studii care utilizeaza alte ceramici pentru
asemenea aplicatii cum ar fi ZrO,, alumina este mai bine tolerata in organism pe
termen lung.

Materialele bifazice HA-AI,O5; au aratat rezistenta la incovoiere imbunatatita
raportata la HA [151].

Kim et al. [152] au obtinut o rezistenta la incoviere de 255 MPa in cazul HA
contindnd 40 vol% de Al,O3 dupa presare la cald timp de 2 ore la 30 MPa si 1200°C.

Li et al. [151] au obtinut o rezistenta la incovoiere de 250 MPa in cazul HA
continand 30 vol% de aAl,0; dupa presare izostatica la cald cu 200 MPa la 1275°C,
desi in mod normal presarea HA sinterizate se face la 100 MPa [153].
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Conform Evis et al., densificarea materialelor bifazice HA-aAl,O; cand
temperatura de sinterizare a crescut de la 1100 la 1200°C. Porozitatea a crescut de
asemenea odatd cu cresterea cantitatii de alumind, pentru a reduce acest aspect
probele au fost presate la cald la 60 MPa in vid, densificarea a fost superioara fata
de sinterizarea in aer. Intre 1100-1200°C stabilitatea fazei HA a descrescut dramatic
si In toate materialele realizate (10 wt%, 25 wt%, 40wt%) Ha s-a transformat
aproape in totalitate in aTCP, aparand aluminati de calciu (CaAl,04, Ca2Al,0s5). Se
crede ca s-a format initial CaO n tranzitia HA-aTCP care dupa aceea a reactionat cu
a-n-Al,0; formand acesti aluminati. In cazul materialelor cu 10 si 25% a-n-Al,03,
HA a fost stabild dupa presarea la cald la 1100°C, descompunandu-se abia intre
1100 si 1200°C. Dupa sinterizarea in aer la 1100°C volumul unitatii de celule
hexagonale s-a schimbat, ceea ce a sugerat ca HA netransformata era defiecienta in
Ca’* si OH. La 1200°C sinterizare in aer, nu mai existd HA in structurd.
Microduritatea a crescut pentru materialele continand 10 si 25 % AIl,Os; dupa
cresterea temperaturii de sinterizare de la 1100°C la 1200°C. Proba de 40 wt%
afiseaza o sinterabilitate si duritate scazuta comparata cu celelalte compozitii din
cauza porozitatii mai ridicate, ceea ce necesitd o temperaturd mai ridicata pentru a
se densifica. O tenacitate maxima K. de 2 MPa/m a fost observata in materialul
contindnd 40 wt% Al,0O5. Acestia au rezumat prin faptul ca presarea la cald in vid
imbunatateste densificarea si inlatura riscurile descompunerii HA in faze secundare.
Pe masura ce cantitatea de alumina a crescut, sinterabilitatea a scazut. Presarea la
cald la 1200°C a dat cele mai bune proprietati mecanice (microduritate si tenacitate)
raportat la presarea la 1100°C [154].

Conform Kim et al., aditia de 5 vol% de MgF, in materialele bifazice,
impiedica complet tranzitia de faza, observandu-se formarea de MgAl,O4. In cazul
probelor cu continut de 20 vol% alumind, disocierea HA a fost inhibatd complet pana
la temperaturi de 1400°C. Densificarea materialului a fost crescuta, ceea ce a
influentat pozitiv si proprietdtile mecanice (rezistenta la incovoiere 170 MPa,
duritatea Vickers 7 GPa) [155].

Kim et al., raporteaza faptul ca fabricarea materialelor bifazice HA-AIl,O3 cu
aditie de CaF, imbunatateste proprietatile mecanice (duritate, modul de elasticitate,
rezistentd mecanica si tenacitate) fata de cele fara aditivi. De asemenea, celulele
~osteoblast-like” au avut o activitate favorabild de proliferare si diferentiere pe
probele continand 20 vol% Al,Os;, indicand o viabilitate si activitate celulara
comparabild cu HA [150].

2.3.3.3 Hidroxiapatita dopata

Una dintre tehnicile de Tmbunatatire a proprietatilor HA este doparea
acesteia cu cantitati mici de ioni care afecteaza enorm proprietatile produsului final,
chiar daca sunt in concentratii mici (1-5%).

In tabelul urmator avem cateva exemple de substante care pot crea
substitutii in reteaua cristalina a hidroxiapatitei.

Tabel 2.10 Pricipalele substitutii ionice care se pot realiza in structura hidroxiapatitei

Me XOq4 Y
Ca%* REE3* Na* Sio,* | COsF* | S0,% CO5% OH" 0y
Srt © . - AsO,*> | HPO,* S,% F H,O
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Pb%* PO,* CO5% 0% cr N>
Mgt VO, I o
Ba%* Br-

in plus, dopajul cu ioni influenteazd si celelalte proprietdti ale
hidroxiapatitei, nu doar pe cele mecanice, cum ar fi solubilitatea,
biocompatibilitatea, stabilitatea termica si bioactivitatea.

Faza apatitica care constituie componenta inorganica a tesutului osos, poate
fi descrisa ca si o apatita fosfo-calcica multisubstitutionald in care substantele ionice
ca si carbonatul, fluorul, magneziul, sodiul, etc. au un rol important in mineralizarea
osoasa si acestea reflecta istoria regimului alimentar, sau expunerea la materiale
periculoase ca si in cazul plumbului si strontiului [119]. Tipul si cantitatea de
substitutii ionice din osul natural variaza de la persoana la persoana in functie de
sursa de apa, regimul alimentar si posibilele afectiuni medicale.

Tabel 2.11 Compozitia chimica a diferitelor tesuturi osoase [87]

Compozitie Smalt Dentina Os
Calciu, Ca®* 36,5 35,1 34,8
Fosfor, P 17,7 16,9 15,2
Sodiu, Na* 0,5 0,6 0,9
Magneziu, Mg?* 0,44 1,23 0,72
Potasiu, K* 0,08 0,05 0,03

Ion carbonat, CO5% 3,5 5,6 7,4
Fluoruri, F° 0,01 0,06 0,03
Cloruri, CI 0,30 0,01 0,13
Pirofosfat, P;0,* 0,022 0,10 0,07
Alte elemente:ng:',Allztf*, Zn%*, Cu?*, <0,01 <0,01 <0,01

Total anorganic 97 70 65

Total organic 1,5 20 25

Apa adsorbita 1,5 10 10

Incorporarea unor ioni poate creste (ex. CO3%~, Mg?* or Sr**) sau descreste
(ex. F7) solubilitatea hidroxiapatitei si prin aceasta biodegradabilitatea [122].

Studii au aratat ca raspunsul biologic si activitatea hidroxiapatitei pot fi
stimulate prin substitutia in cantitati mici cu ioni ca si siliciul, carbonat sau magneziu
[123], [124].

In cele mai multe cazuri, doparea HA cu diferiti ioni cauzeaza aparitia fazelor
secundare de aTCP si BTCP, si in unele cazuri mai grave (doparea cu Li si Si), apar si
faze ca si CaO, care sunt de nedorit in ceramicile fosfocalcice.

Hidroxiapatita dopata cu 2 tipuri de ioni in acelasi timp a inregistrat o rata
de disolutie mai scazuta decat HA nedopata sau dopata cu un singur tip de ioni,
cand a fost expusa la conditii fiziologice simulate timp de 21 de zile [125].
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Conform Webster et al, schimbarile ce intervin in volumul hidroxiapatitei
dopate, implicd faptul cd fiecare dopant (Mg?*, zn?*, La3*, Y3+, In3' si Bi*Y),
inlocuieste calciul in structura HA, avand in vedere ca ionii mai mici decat cei ai
calciului (Mg?*, Zn?*, In3*, Y3*) corespund cu o micsorare a volumului cristalin, iar
ionii mai mari (Bi®*, La®*) corespund unei cresteri a volumului cristalin. Aceasta
observatie este in conformitate si cu studiul realizat de Ergun et al, din care rezulta
cd Mg?*, Zn?* si Y3* vor substitui calciul in structura HA. De asemenea, conform
Webster et al, marimea grauntilor hidroxiapatitei dopate, difera in diametru, Mg-HA
si Zn-HA avand grduntii mai mari decat HA si celelate esantioane dopate cu La**,
Y3*, In3* si Bi*, avand griuntii mai mici [125], [126].

Carbonat (C03?)

Ionii de carbonat se gasesc din abundenta in interiorul si in jurul tesutului
mineral al osului (8 wt%) si sunt fie adsorbiti la suprafata cristalelor minerale, fie
sunt prezenti ca si o faza amestecata de CaCosz sau MgCO5 [110].

Ionii de carbonat constituie parte integrala din structura mineralului osos si
au posibilitatea de a crea mai multe tipuri de substitutii (hidroxil sau fosfat) in
conditii fiziologice [127]. De asemenea, cresterea concentratiei locale de ioni de
calciu si fosfor poate duce la o precipitare spontana de apatita, prin urmare
substitutia cu ioni de carbonat a ionilor de fosfat sau hidroxil va creste concentratia
locala de ioni de fosfat in teorie, ducand la mineralizare osoasa. Alte studii au aratat
ca hidroxiapatita dopatd cu carbonat se resoarbe in conditii fiziologice, permitand
precipitarea de mineral osos in aceste zone de resorbtie, devenind astfel mai
bioactiva decat hidroxiapatita densa care are o resorbabilitate minima dupa
sinterizare [109].

Conform Kanaan et al, incorporarea de carbonati in HA alaturi de alti ioni
esentiali (Na*,Mg?*, K*, F, CI"), scade atdt proprietdtile mecanice cat si intarzie
proliferarea osteoblastelor MC3T3 raportat la HA nedopatd, desi aceasta HA dopata
cu carbonati este biocompatibila [128].

siliciu (Si)

Studii in vivo si in vitro au aratat cat de important este acest element pentru
formarea de tesut 0sos nou si calcificarea acestuia. Studii realizate cu microscopul
electronic cu baleiaj au demonstrat ca in osul care se afla in crestere activa se
gaseste siliciu in concentratie de pana la 0,5 wt%. Ca urmare a acestor rezultate,
putem trage concluzia ca incorporarea de siliciu sau a unor grupuri de silicati in
structura hidroxiapatitei are potentialul de a imbunatatii bioactivitatea. Un aspect
important in realizarea acestor subtitutii este riscul de a crea instabilitatea termica a
produsului dopat si descompunerea Si-HA dupa sinterizare in faze secundare
nedorite, ca si CaO sau TCP [129].

O hidroxiapatita dopata cu siliciu a fost dezvoltata de Gibson et al. (1999)
prin incorporarea unei cantitati mici de siliciu (0,4 wt%) in structura HA printr-o
metoda de precipitare apoasa. Raportul Ca/(P+Si) de 1,67 fiind echivalent cu cel al
hidroxiapatitei pure si nu au fost observate faze secundare la sinterizarea Si-HA la
1200°C timp de 2 ore. Studiile initiale in vitro au indicat ca Si-HA a stimulat
formarea unui strat superficial apatitic intr-o solutie fiziologica artificiala si ca
aceasta a stimulat raspunsul celular comparativ cu HA stoechiometrica [123].

Bioactivitatea in vivo a granulelor de hidroxiapatita a fost stimulata de
substitutia grupurilor de silicati in structura HA, ducand la cresterea semnificativa a
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intrepatrunderii osoase si la acoperirea granulelor Si-HA, comparativ cu granulele de
HA [111].

Zinc (Zn2%%)

A fost raportat de Webster et al. cd doparea HA cu 2 mol% de Zn poate
creste semnificativ adeziunea osteoblastelor comparativ cu HA nedopata [130].

Ito et al. au determinat ca doparea cu Zn in cantitati de 0,6-1,2 wt% a
intensificat proliferarea celulelor ,osteoblast-like” in cazul materialului bifazic
TCP/HA [131].

Un alt studiu similar a descoperit ca Zn este un inhibitor in vitro a resorbtiei
osoase osteoclastice [132].

Conform Webster et al., doparea cu Zn a creat in HA o rata foarte mare de
disolutie, pierzand 13% din masa in 21 de zile in conditii biologice simulate, contrar
cercetarilor lui Ito et al., care raportau o disolutie mai scazuta, desi sunt diferente
intre cele doua experimente si nu poate exista o comparatie directa [125], [131],
[132].

Ytriu (Y3%)

Webster et al. au raportat ca in cazul hidroxiapatitei dopate cu 2 mol% de
ytriu, adeziunea osteoblastelor a fost cu 28% mai mare decat pentru hidroxiapatita
nedopata. Cantitati mai semnificative de Y dau rezulate mai bune de adeziune
celulara, dar efectul nu arata cresteri semnificative peste 5-7 mol% [130].

De asemenea, conform Webster at al., doparea cu ytriu creste adeziunea
osteoblastelor [125].

Indiu (In3%)

Conform Hidaka et al. si Webster et al., In®* scade cristalinitatea HA si prin
urmare creste rata de disolutie. De asemenea, conform Webster at al. doparea cu
indiu creste adeziunea osteoblastelor. Conform Webster et al. Zn-HA a scazut cu 8%
in masa dupa 21 de zile in conditii biologice simulate [125], [133].

Mangan (Mn)

Gradul de descompunere a Mn-HA depinde de cantitatea de Mn introdusa in
pudra initialda si de temperatura de calcinare. HA contindnd 0,1-1 wt% Mn nu s-a
descompus pana la 800°C. Au fost identificate insule izolate de Mn in faza cristalina
in structura hidroxiapatitei dopate.

Proliferarea celulara este mai scazuta decat in cazul HA, dar celulele au
morfologia corecta determinata de aderenta si raspandire [134].

Influenta Mn depinde de asemenea de compozitia chimica a constituentului
de baza care este introdus in structura HA.

Influenta Mn asupra proprietatilor mecanice este controversata si depinde
de compusul chimic din care provine Mn.

Fluor (F)

Ionii de F inlocuiesc gruparea OH in structura HA, scazandu-i solubilitatea,
ceea ce este de dorit in aplicatiile dentare de prevenire a deteriorarii danturii [128].
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Acestia stimuleaza proliferarea si diferentierea celulelor osoase, desi in concentratii
mari pot inhiba proliferarea celular prin eliberarea de ioni de Ca%* in HA datorit3
solubilitatii scazute. De asemenea, concentratiile mari pot provoca cresteri anormale
de tesut si proprietati mecanice scazute. Concentratia optima de F in HA pentru
aplicatii biomateriale fiind raportata ca 0,033-0,4 mol F/mol apatitd. F
fmbunatateste stabilitatea termica si creste modulul de elasticitate, ceea ce nu este
de dorit in aplicatiile cu incarcari mecanice utilizate in cazul dintilor si oaselor din
cauza concentrarii de tensiune.

Acest material se foloseste si ca dopant in cazul compozitului HA-ZrO,
deoarece stabilizeaza termic HA impiedicadnd descompunerea acesteia la temperaturi
mai ridicate, astfel se pot obtine proprietati mecanice mai bune datorita densificarii
la temperaturi mai mari.

Bismut (Bi3")

Conform Webster et al. acest dopant are cele mai bune proprietati de
compatibilitate biologica, dar deoarece nu este un element intalnit in mod normal in
corpul omenesc este nevoie de studii pentru determinarea utilitatii sale in domeniul
materialelor utilizate in ortopedie si medicina dentara [125].

Magneziu (Mg?*)

Doparea hidroxiapatitei cu magneziu prin metoda implantarii cu flux de ioni,
mareste rata de crestere osoasd [135] si abilitatea de a crea legaturi cu osul [124].
Mecanismul exact nu este cunoscut dar exista studii care aratda ca aportul de
magneziul intdreste oasele la oameni si animale [136] si ca deficienta in acest
element poate cauza osteoporoza la om si sobolani. Acesta este un element intalnit
in mod normal in structura osului si procentul este de 0,44-1,23 % in functie de
tipul de tesut osos, smaltul dentar contine 0,44 %, dentind 1,23 % si osul 0,72 %
magneziu [57].

Aditia de magneziu in straturile de acoperire cu HA utilizate in cazul
implanturilor din aliaje de titan creste in mod simtitor legaturile osoase la sase
saptamani dupa implantare in femurul de iepure. Rezistenta la alunecare a interfetei
in cazul implanturilor acoperite cu Mg-HA a fost de 3,54 + 1,41 MPa, comparativ cu
1,97 £ 1,17 MPa in cazul acoperirilor cu HA [124].

Incorporarea de magneziu poate afecta de asemenea cristalinitatea
acoperirilor cu HA si poate avea un rol important in adeziunea celulara. Molecule ca
si intregrina si fibronectina interactioneaza cu acesta favorizand atasamentul celular
si proliferarea celulara crescand bioactivitatea implanturilor de titan acoperite cu
Mg-HA [124].

Conform Webster et al., doparea cu 2 mol% de Mg creste semnificativ
adeziunea osteoblastelor comparat cu HA nedopata [130].

Serre et al. a descoperit ca adaosul de 20 wt% de Mg reduce
osteoconductivitatea ceramicii apatitice fata de celulele ,osteoblast-like”, indicand ca
o cantitate prea mare de dopant poate fi defavorabila materialului final, desi in
cantitati mici are efecte dorite [137].

De asemenea, conform Webster at al. doparea cu magneziu creste
adeziunea osteoblastelor. Mg-HA are fosfataza alcalind aproape identica cu cea a HA
dupa 7 zile, dar dupa 21 este aproape dubld, dar mai scazutd decat HA dopata cu
ioni trivalenti, acesta fiind un semn al adeziunii celulare mai crescute [125].
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Ionii de Mg?* stabilizeaz8 faza B-TCP in timpul tratamentului termic si tind
sa stabilizeze HA cu o singura faza in prezenta ionilor de COs3 chiar si la 1300°C
[138].

2.3.3.4 Magneziul ca si dopant

Magneziul este unul dintre cei mai importanti ioni bivalenti care ajuta la
mentinerea sanatatii dintilor si stimuleaza transformarea osului imatur (amorf) intr-
un os matur si cristalin [128]. Acesta este de asemenea cunoscut pentru prevenirea
fracturilor osoase datorita cresterii elasticitatii oaselor.

Ca si rezultat al studiului realizat asupra principalilor dopanti utilizati in cazul
hidroxiapatitei, acest element a reiesit ca aduce cele mai multe avantaje. In primul
rand acesta stabilizeaza descompunerea HA la temperaturi de sinterizare mai
ridicate, ceea ce va permite densificarea ceramicii la temperaturi superioare si
implicit proprietati mecanice mai bune [139].

De asemenea, s-a observat ca proprietatile biologice sunt similare cu cele
ale hidroxiaptitei si chiar superioare in unele studii, cu conditia sa nu se utilizeze o
cantitate prea mare de dopant.

In cazul bioceramicilor bifazice HA/BTCP, acesta previne tranzitia BTCP-aTCP
pana la temperaturi mai ridicate.

Un aspect importart de mentionat este faptul ca o cantitate prea mare de
Mg va reduce osteoconductivitatea si solubilitatea va creste, rezultand ca este
important de determinat cantitatea de Mg optima pentru fiecare aplicatie [137].

In majoritatea studiilor realizate pentru Mg-HA, apare BTCP ca si faza
secundara, deoarece temperatura de tranzitie a HA in TCP scade cu cresterea
continutului de Mg, astfel 0,25Mg-HA este stabila pana la 840°C, 0,5 Mg-HA péana la
760°C si 1,0 Mg-HA péana la 660°C comparat cu HA care este stabild pana la 960°C
[138], [140].

Doparea cu 2,5-7,5 vol% prezinta densitati de osteoblaste ridicate.

Conform Tan et al. Mg-HA care contine 1 % Mg prezintd cele mai bune
proprietati mecanice (modulul de elasticitate de 136,3 GPa, duritate Vickers de 7,66
GPa, tenacitatea 1,48 MPam'/? comparat cu HA 113,57/7,10/1,08), desi acesta a
studiat doar compozitii de Mg-HA continand intre 0,05-1 wt% Mg. De asemenea nu
este raportata descompunerea HA chiar si dupa sinterizare la temperaturi de
1400°C. Toate compozitiile au o densitate teoretica de 98% cand sunt sinterizate la
temperaturi peste 1050°C [141].

Caccioti et al. a studiat Mg-HA contindnd intre 0,6-2,4 wt% Mg si a
demonstrat ca gradul de cristalinitate scade progresiv cu cresterea continutului de
Mg. Aceasta lucrare arata aparitia fazei BTCP la concentratii mai mari de 0,5 wt%
Mg si densitatile finale ale Mg-HA sunt mai scazute decat ale HA din cauza porozitatii
rezidualg [140].

In cantitate redusa magneziul imbunatateste bioactivitatea [142].

Kalita et al. indica ca procentajul de Mg optim pentru a obtine proprietati
mecanice imbunatatite este de 1 wt%, desi experimenteaza cu un continut de Mg de
pand la 4 %. Densitatea maxim& obtinutd este de 3,29 g/cm?® in cazul probei de 1
wt% Mg-HA, si duritatea creste cu 20% fata de HA si rezistenta la compresiune
creste cu 34% fata de HA. De asemenea, in acest experiment se demonstreaza ca in
jurul temperaturii de 500°C are loc cristalizarea completd a hidroxiapatitelor
obtinute. De asemenea, lucrarea releva faptul ca datoritd aditiei de Mg a crescut
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gradul de cristalinitate si nu au aparut faze secundare in HA dopatd cu 1 wt% Mg

[143].
Tabel 2.12 Proprietatile comparate ale HA, osului si MgHA 1%
Os
Proprietati HA densa MgHA 1%
Paralel Normal
Densitatea tgoretica 3,156 _ _
[g/cm’]
Duritate [GPa] 7,10 - 7,66
Rezistenta la tractiune 40-100 124-174 49 _
[MPa]
Rezistenta la incovoiere _ _ _
[MPa] 20-80 160
Rezistenta la compresiune 100-900 170-193 133 1200
[MPa]
Tenacitatea [MPa/m'/?] ~1 2-12 - 1,48
Modulul lui Young [GPa] 70/120 17-18,9 11,5 136,3

Conform Ryu et al., continutul mai ridicat de MgO impiedica cresterea

grauntilor de HA/TCP si scade sinterabilitatea, rezultdnd ca optim ar fi o cantitate de
1 wt% Mg. De asemenea, Mg-HA are o buna biocompatibilitate fara citotoxicitate

[144].

Ca si concluzie a literaturii studiate putem spune cd magneziul este

recomandat ca si dopant pentru hidroxiapatitd din urmatoarele motive:

Imbun&tateste proprietatile mecanice ale HA;

Mg?* stabilizeazd faza B-TCP crescand temperatura de tranzitie a a-TCP
pana la 1600°C;

Biocompatibilitate fara citotoxicitate si bune proprietati de biodegradare;
Magneziul este in stransa legatura cu mineralizarea tesuturilor calcificate
stimuland direct proliferarea osteoblastelor.

Riscurile care pot aparea la utilizarea Mg pentru doparea HA sunt

urmatoarele:

O cantitate prea mare de Mg poate scadea gradul de cristalinitate,
cristalitele devenind mai mici si neregulate, formand aglomerate datorita
dimensiunii;

Cresterea cantitatii de Mg poate induce aparitia TCP la temperaturi mai
scazute;

Un continut crescut de MgO inhiba cresterea grauntilor de HA/TCP si scade
sinterabilitatea.
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3 MATERIALE SI METODE

3.1 Sinteza bioceramicii

In urma studierii literaturi si a metodelor existente de sintetizare a
hidroxiapatitei s-a ales metoda de sintetizare prin precipitarea apoasa. Aceasta
metoda de sintetizare ofera posibilitatea de a varia parametrii reactiei independent
unul de celdlalt si asigura o buna reproductibilitate a procesului [125].

Astfel, se pot modifica urmatorii parametri:

- Cantitatea de reactivi si implicit stoechiometria;

- pH-ul;

- Temperatura la care se realizeaza reactia;

- Viteza de rotatie;

- Durata de maturare a solutiei.

Un alt avantaj al acestei metode consta in faptul ca ofera o siguranta mai
mare in desfasurarea experimentului deoarece se poate alege o temperatura de
reactie mai scazuta. Acest parametru mai scazut poate creea conditii mai sigure,
atat pentru persoana care realizeaza experimentul, cat si pentru instalatia utilizata
care se poate uza mai repede la temperaturi mai ridicate.

Sinteza este relizata pornind de la urmatorii reactivi:

- Calciu nitrat tetrahidrat Ca(NOs3),:4H,O (Carlo Erba Reagenti SpA,

Italia);

- di-Amoniu hidrogen fosfat solutie (NH4),HPO, (Carlo Erba Reagenti SpA,
Italia);

- Magneziu nitrat hexahidrat Mg(NOs),-6H,0 (AppliChem G.m.b.H.,
Germania).

Etapele in care se amesteca diferitii compusi chimici sunt foarte importante
si acestea ne dau rezultatul dorit si stoechiometria corespunzatoare (raportul dintre
Ca si P) in substanta finald, raportul Ca/P al hidroxiapatitei pure fiind de 1,667
[157], [158].

3.1.1 Bioreactorul

Procesul de sinteza a hidroxiapatitei este realizat utilizand un bioreactor cu
pereti dublii prin care circuld un fluid termoconductiv cu ajutorul unui termostat
(Unistat Tango, Huber G.m.b.H., Germany). Acest termostat este un circulator etans
pentru fluidul care va incalzi uniform peretii bioreactorului in timpul experimentului.
Acelasi termostat se poate utiliza si pentru experimente care utilizeaza o cuva
neizolata de exterior [156].

Capacitatea bioreactorului utilizat este de 4,5 litri si temperatura la care s-a
realizat experimentul este de 50°C. Aceasta temperatura a fost aleasa in urma unor
experimente la diferite temperaturi care au demonstrat ca rezultatele sunt
asemanadtoare si aceastd temperaturd ofera o sigurantda mai mare a aparaturii si a
utilizatorului. Fiecare experiment realizat la aceasta temperatura are o durata de 20
de ore (timp de maturare) si viteza de rotatie este de 220 rotatii/minut.
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Procesul este inceput cu apa deionizata care este turnata in bioreactor si
adusd la temperatura doritd de 50°C in cazul nostru. A doua etapa consta in
addugarea Ca(NO3),+4H,0 si pornirea paletei de rotatie pentru a dizolva cristalele de
nitrat de calciu. In acest punct incep sa apara diferente in functie de produsul pe
care dorim sa 1l obtinem, in cazul in care dorim hidroxiapatita purda sau
hidroxiapatita dopata cu magneziu.

. -

v

\b Pompa peristaltica |
<€

Figura 3.1 Schema obtinerii produsului final
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a) Pentru a obtine hidroxiapatitd pura se adauga solutie de hidroxid de
amoniu NH4OH (Carlo Erba Reagenti SpA, Italia) cu concentratia de 30 % pentru a
aduce pH-ul la 11, dupa care se va adauga solutia de (NH,4),HPO,4 cu ajutorul pompei
peristaltice (Masterflex easy-load L/S, USA) pentru a fi asimilata treptat cu viteza de
aproximativ 25 ml/minut.

b) Pentru a obtine hidroxiapatita dopata, in primul rand trebuie realizat
calculul de inlocuire a calciului din nitratul de calciu cu magneziu din nitratul de
magneziu. Asadar in conformitate cu procentajul de magneziu pe care il dorim vom
adduga Mg(NO3),-6H,0 imediat dupa ce nitratul de calciu s-a dizolvat si dupa vom
echilibra din nou pH-ul ca mai sus si se va adauga solutia de fosfat in acelasi mod.

Figura 3.2 Bioreactorul si termostatul la care este conectat

Avand in vedere volumul bioreactorului pentru sinteza de hidroxiapatita pura
s-au utilizat aproximativ 3,5 moli de nitrat de calciu. Pentru sinteza de hidroxiapatita
dopatd s-a inlocuit 1wt%, 2 wt%, 5 wt% si respectiv 10 wt% din cantitatea de
calciu cu magneziul din nitratul de magneziu, astfel pentru fiecare procent de calciu
inlocuit s-a adaugat aproximativ 15 grame de nitrat de magneziu.

BUPT



58 Materiale si metode - 3

Figura 3.3 Motorul
agitatorului utilizat, IKA
RW20, Germania

3.1.2 Filtrarea

Dupa ce trec cele 20 de ore de maturare se filtreaza solutia obtinuta cu o
pompa de vacuum (VWR vacuum gas pump, USA) si se lasa la uscat in incubator
(Heraeus incubator, Germania) la 40°C timp de 24-48 de ore.

Figura 3.4 Instalatia de filtrare
alcatuita din pompa de vacuum
si suportul ceramic de filtrare

Figura 3.5 Pudra de hidroxiapatita dupa filtrare

Instalatia de filtrare este formata dintr-un suport ceramic care are perforatii,
pentru scurgerea partii lichide din solutie, si din filtre de hartie foarte fine care sunt
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dimensionate conform diametrului necesar. Suportul ceramic este plasat peste un
vas de scurgere realizat cu doud orificii, unul pentru asezarea dispozitivului cu
substanta de filtrat si celalalt pentru plasarea tubului pompei de vacuum care va
realiza filtrarea. Dupa ce solutia obtinuta in bioreactor este maturata se scoate prin
partea inferioara a aparatului unde are un surub de eliminare a continutului.
Deoarece solutia realizata are un volum mai mare decat suportul utilizat pentru
filtrare, aceasta etapa se realizeaza de 3-4 ori pentru fiecare sinteza.

Si acest proces are doua etape:

e Prima consta in filtrarea partii lichide din solutie;

e A doua consta in spadlarea partii solide ramase si filtrarea pentru
eliminarea lichidelor din nou.

In final vom obtine o ,turta” de substanta solida, care in literatura stiintifica
se mai numeste si ,cake”, care se poate vedea in figura de mai jos. Aceasta contine
fnca umiditate si de aceea e nevoie de uscare si calcinare pentru a purifica ceramica
obtinuta.

3.1.3 Calcinarea

Dupa ce pudra obtinuta este uscatd, se marunteste si se calcineaza in cuptor
(Nabertherm, Germania) cu mediu atmosferic la 900°C timp de 1 ora si cu o rata de
crestere a temperaturii de 5°C pe minut. Deci procesul dureaza in total mai mult de
7 ore cu tot cu perioada de incalzire treptata si racire treptata.

Aceasta etapa este necesara deoarece dupda sinteza nu obtinem
hidroxiapatita cu proprietatile dorite deoarece inca exista impuritati din solutie care
vor disparea doar dupa cresterea
temperaturii peste 450°C si prin aceasta
calcinare se obtine si cristalizarea pudrei.
Deci apa reziduald si nitratul de amoniu sunt
eliminate in jur de 450°C si la 900°C se
obtine o cristalizare care ne permite analiza
ulterioara prin difractometrie.

Urmatorul pas este testarea pudrelor
cu difractometrul cu raze X pentru a verifica
puritatea hidroxiapatitei si analiza cu
microscopul elctronic cu baleiaj va evidentia
marimea grauntilor si structura produsului
obtinut.

Pentru verificarea produsului obtinut
din punct de vedere biologic se va realiza un Figura 3.6 Vase realizate din alumina
test de citotoxicitate pe diferitele compozitii pentru calcinarea pudrelor de
obtinute.

3.1.4 Realizarea esantioanelor

Dupa ce pudrele obtinute sunt validate, acestea se pot turna in mulaje
pentru a fi testate ca si esantioane de hidroxiapatitda densa dupa etapa de
sinterizare. Deoarece pudra contine particule aglomerate in urma tratamentului de
calcinare, aceasta trebuie in prealabil macinatd pentru a putea fi realizatd o
barbotina si turnata.
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Dupa aceasta etapa se poate realiza amestecul necesar cu apa deionizata si
agent dispersant in vederea turnarii amestecului obtinut in mulajele confectionate
din ghips.

In etapa de realizare si turnare a barbotinei trebuie asteptat pentru a se
usca esantioanele in mulaj, dupa care poate fi inlaturat cofragul si slefuite probele
de eventualele neregularitati.

Ultimul pas in obtinerea esantioanelor este sinterizarea acestora cu ajutorul
unui cuptor care poate urca pana la temperaturi de 1400°C.

3.1.4.1 Macinarea pudrei

Dupa etapa de calcinare pentru a putea realiza forma esantioanelor, avem
nevoie de un amestec de substantd uscata cu apa distilata numit barbotina, dar
acesta nu poate fi realizat fara ca pudra rezultata sa fie macinata pentru a desprinde
particulele care au fuzionat in urma tratamentelor prin care au trecut. Pentru a
maruntii pudra vom utiliza o instalatie formata dintr-un suport cu 2 bare care se
rotesc cu ajutorul unui motor, si deasupra va fi plasat containerul cilindric cu
amestecul de macinat. Datorita rotirii barelor si containerul se va roti timp de 3 ore
pana ce pudra va avea granulatia potrivita pentru esantioane. In interiorul cilindrului
din polipropilend de densitate mare se introduc bile de alumina care au rolul de a
maruntii, se introduc 500 ml de apa distilata si 100 de grame de pudra calcinata.

Dupa perioada de 3 ore, amestecul se filtreza din nou si se aseaza in
incubator pentru uscare timp de 24 ore.

Figura 3.7 Instalatia utilizata pentru maruntirea pudrei obtinute
dupa calcinare, si pentru realizarea amestecului de barbotina
Pompa de vacuum (VWR vacuum gas pump, USA)
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Figura 3.8 Pudra de hidroxiapatita dupa

macinare

3.1.4.2 Realizarea barbotinei

Dupa ce pudra obtinuta este uscatd, are granulatia necesara pentru a realiza

barbotina in modul urmator:

e In interiorului cilindrului se introduc bilele necesare mécin&rii, iar pentru
un amestec de 100 de grame se vor introduce 29 ml de apa distilata;

e Deoarece dorim ca amestecul sa contind
70% masa uscatd se va utiliza un agent dispersant
(Darvan 7-N, R.T. Vandelbilt company, USA) in
proportie de 1%, deci 1 ml in cazul de fata;

e Se adauga treptat pudra obtinuta pana la
incorporarea completd, dupa care cilindrul se inchide
etans cu ajutorul capacului si se porneste instalatia.

Dupa ce am obtinut barbotina formata din 70%
masa solida, aceasta va fi turnata in formele pregatite
pentru realizarea de esantioane. Acestea au fost
realizate din gips, locasurile pentru turnarea discurilor
de hidroxiapatitd au fost realizate cu un burghiu cu
diametrul de 16 milimetri. A fost aleasa aceasta
dimensiune deoarece cutiile de cultura celulard au
diametrul de 15 mm si dupa tratamentul termic final
probele realizate se vor retracta putin. Fiecare set de
mulaj cuprinde o placa de baza si 2 pldcute perforate
fiecare cu cate 2 coloane de 6 locasuri, n total
obtindnd un numar maxim de 24 de probe pe set.

Figura 3.9 Agent
dispersant, Darvan 7-N,
R.T. Vandelbilt company,

USA
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Figura 3.11 Motorul instalatiei de
maruntire

Figura 3.11 Bile de
alumina

Dupéd recuperarea amestecului, acesta se extrage cu ajutorul unei pipete si
se plaseaza in fiecare locas cateva picaturi pdna nu se mai vede fundul, se lasa sa
se usuce putin dupd care se mai adaugd putin pentru a nu se forma un gol in
mijlocul discului. Dupd ce tot amestecul a fost repartizat in mulaje se asteapta
aproximativ o ora pana ce probele se usuca putin, astfel incat sa nu fie deteriorate
la demulare.

Figura 3.12 Placa de ghips Figura 3.13 Mulaje de ghips

o’

=

Figura 3.14 Modul de umplere a
mulajelor

Figura 3.15 Esantioane demulate
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Discurile obtinute dupa demulare au grosimi usor diferite in functie de
cantitatea de substanta adaugata in locas si pentru a rectifica aceasta se slefuiesc
cu ajutorul hartiei abrazive de diferite granulatii. Prima data se incepe cu hartia cu
granulatia cea mai mare pentru a lua marginile grosiere de pe discuri si pentru a
scadea rapid grosimea. Dupa ce s-a ajuns aproape de o grosime dorita se trece la o
noud hartie cu granulatie mai micd si tot asa pand la hartia cu granulatia cea mai
fina care doar va lustrui suprafata probei. In mod normal grosimea discurilor nu
trebuie sa fie mai mare de 3 mm deoarece dupa slefuire aceasta trebuie sa fie
aproximativ 2 mm pentru testele biologice. In cazul in care discurile sunt mai groase
au nevoie de mai mult timp de uscare in mulaj, sunt mai dificil de scos si e nevoie
de mai multa slefuire. Deoarece tot procesul de realizare a probelor se face manual
si dureaza foarte mult, nu este recomandabil sd se produca discuri foarte groase
care ar ingreuna si mai mult procesul.

Figura 3.16 Hartia abraziva utilizata la slefuire, Struers,
Germania

Dupa ce toate discurile au fost lustruite se aseaza cu grija pe o hartie curata
si se noteaza numarul de probe din fiecare compozitie. Desi dupa demulare obtinem
un anumit numar de probe, acesta nu va fi cel final deoarece adesea in procesul de
slefuire unele discuri se rup din cauza fisurilor ce pot aparea la demulare sau
manipulare.

3.1.4.3 Sinterizarea

In momentul in care avem toate probele pregatite si slefuite, acestea vor fi
tratate termic intr-un cuptor la temperaturi ridicare in scopul obtinerii proprietatilor
mecanice necesare.

Tratamentul de sinterizare are ca si rezultate o tenacitate crescuta [159],
densificarea materialului [160] si cresterea rezistentei mecanice [161], [162].
Aceste fenomene au loc din cauza ca produsele nesinterizate contin aer si alte gaze
blocate in spatiile intergranulare, dupa tratamentul termic aceste gaze sunt
eliminate, produsele crude scad in volum.
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Model STF 16/-/450
Maximum temperature (°C) 1600
Tube length (mm) 900
Heated length (mm) 450
WIW“ X ¥ Tube inside diameter (mm) 25/50/75
), ~ Uniform length {(mm - + 5%C) 350
Power rating (kw) 6.0
Outer measurements excluding tube 660/830/445
(hxwxd-mm)
Heat up| time (minutes) 85
Thermocouple type
Weight (kg) 40

Figura 3.17 Cuptorul de sinterizare a probelor ceramice,
Carbolite, UK

in marea majoritate a cazurilor, ortofosfatii cu raportul Ca/P < 1,5 nu sunt
sinterizati deoarece nu sunt stabili din punct de vedere termic, pe cand sinterizarea
HA deficiente in Ca sau a ACP duce la formarea de compusi bifazici (HA+ B-TCP
[163] sau HA + a-TCP [164]).

Au fost realizate studii amanuntite ale efectelor temperaturilor si duratei de
sinterizare asupra proprietatilor hidroxiapatitei si a corelatiei dintre acestea si
densitate, porozitate, marimea grauntilor, compozitia chimica si rezistenta mecanica
a implanturilor. Sinterizarea sub ~1000 °C are ca rezultat coalescenta particulelor
initiale cu densificare putina sau deloc si o pierdere semnificativa a suprafetei de
contact si a porozitatii. Gradul de densificare depinde de temperatura de sinterizare,
iar gradul de difuzie ionica depinde de durata de sinterizare [165]. De asemenea
existd aditivi de sinteza care pot creste temperatura de sinterizare a fosfatilor de
calciu [166], [167]. In mod neasteptat, un cdmp magnetic in timpul sinterizarii, s-a
dovedit ca influenteaza cresterea grauntilor de HA [168].

Pudra de hidroxiapatita poate fi de asemenea sinterizatda sub presiune la
1000-1200 °C pana la atingerea densitatii teoretice. Procesarea la temperaturi mai
crescute poate duce la cresterea excesiva a grauntilor si la descompunerea HA
deoarece aceasta devine instabila la temperaturi peste ~1300 °C [71], [169], [170].

Temperatura de descompunere a bioceramicilor HA depinde de presiunea
partialda a vaporilor de apa. Procesarea pudrelor in vid duce la descompunerea mai
rapida a acesteia, pe cand procesarea sub presiune partiala de apa ridicata previne
descompunerea. Pe de alta parte, prezenta apei in atmosfera impiedica densificarea
HA si accelereaza cresterea grauntilor [171], [172].

O corelatie sigura a fost identificata intre duritate, densitate si marimea
grauntilor in HA sinterizata: in ciuda densitatii crescute, duritatea incepe sa scada la
0 anumita limita critica a marimii grauntilor [173], [174].

Acest proces se realizeaza intr-un cuptor care poate atinge temperaturi mai
ridicate necesare pentru densificarea discurilor ceramice. Acest cuptor in forma de
tub este produs de firma Carbolite si poate realiza tratamente termice de pana la
1600°C. Acesta are ca elemente de incalzire carbura de siliciu, care sunt aranjate
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uniform in jurul tubului de lucru pentru a asigura o incalzire uniforma. Este utilizat
mai ales in cercetarea materialelor noi care necesitd temperaturi exacte de
tratament si diferite optiuni de atmosfera.

3H

5°C/ min

Figura 3.18 Tratamentul de sinterizare cu diferitele etape

Fiecare proba este plasata cu grijd in interiorul cuptorului si notata astfel
incat sa poata fi identificate la final. In functie de continutul ceramicii, temperatura
de sinterizare va fi diferitd si de asemenea rampele de crestere ale temperaturii sunt
adaptate pentru fiecare material in parte.

In cadrul acestui proces de sinterizare au fost alese mai multe trepte de
temperatura fiecare cu un anumit scop. Astfel, avem prima treapta la 150°C timp de
30 de minute in cadrul cdreia se va elimina apa ramasa in esantioane, a doua
treapta de 550°C timp de o ora ajutad la eliminarea tensiunilor interne si ultima si
cea mai importanta etapa este temperatura de sinterizare care difera in functie de
compozitia probelor.

Pentru esantioanele realizate din hidroxiapatita pura, temperatura aleasa
este de 1150°C, pe cand pentru cea dopata cu diferite procente de magneziu (MgHA
1%, MgHA 2%, MgHA 5%) temperatura de sinterizare a fost crescuta la 1250°C
deoarece acest element este cunoscut pentru abilitatea sa de a stabiliza termic
hidroxiapatita. In acelasi timp alt set de probe de hidroxiapatita dopata au fost
sinterizate si la 1350°C pentru a obtine o densificare mai buna si pentru a studia
daca se poate urca pana la aceasta temperatura.

Pentru comparatie au fost tratate termic si esantioane realizate din alumina
comerciala la 1400°C.

Toate tratamentele de sinterizare au durata de tratament la temperatura
maximéhde 3 ore, pasul de crestere a temperaturii fiind de 5°C/minut.

In urma acestor etape se doreste obtinerea unui produs densificat, fara
continut de alte substante utilizate in procesul de realizare a barbotinei (apa
deionizata, dispersant, resturi de polipropilena de la containerul folosit) si cu
proprietati mecanice si biologice corespunzatoare.
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3.2 Caracterizarea materialului

In vederea validérii materialelor obtinute, acestea trebuie testate pentru a
verifica compozitia rezultata si puritatea acesteia, precum si a caracteristicilor de
suprafatd, a marimii grauntilor si a orientarii acestora.

Dupa ce am validat materialul obtinut din punct de vedere al continutului,
mai trebuie testat si biologic pentru a verifica biocompatibilitatea si a elimina riscul
de contaminare in timpul procesului de fabricatie.

3.2.1 Caracterizarea fizica

Caracterizarea fizicd a materialului se face in primul rand cu ajutorul
difractometriei care ne da informatii valoroase referitoare la compozitia rezultata si
existenta unor faze secundare dorite sau nedorite. Dupa ce stim ce material am
obtinut se face si o analiza a suprafetei cu ajutorul microscopului electronic cu
baleiaj pentru a vedea forma si dimensiunea grauntilor, precum si legaturile formate
intre acestia.

3.2.1.1 Difractometria cu raze X

Tehnica difractiei cu raze X este
cel mai des aplicata pentru analiza
materialelor cristaline, dar poate duce la
obtinerea unor date relevante si cand
sunt analizate materiale lichide sau
solide amorfe.

Tubul in care sunt generate
razele X contine un catod (filament de
Wolfram) care este incalzit prin aplicarea
unui  voltaj (curent alternativ) in
domeniul 5 + 15 V. Ca si anod este
folosit un obiectiv rdcit cu apa,
confectionat din diverse elemente pure
(de ex. Mo, Cu). Electronii sunt
accelerati in vacuum la potentiale de
5.000 péana la 80.000 V producéand un
spectru de tipul celui prezentat in figura
2. In momentul cand electronii accelerat;i
ating obiectivul (tinta), ei vor fi respinsi
de catre electronii atomilor anodului
producédndu-se astfel o scadere a vitezei
sau chiar infranarea electronilor primari.
Pentru a infrana un electron cu
conservare de energie, acesta trebuie sa
fie capabil de a pierde energia intr-o
maniera proprie, si anume sub forma de
radiatie. Figura 3.19 Difractometrul cu raze X
Scopul principal al m3surdtorilor cu raze Bruker D8 Advance, SUA
X este obtinerea unor informatii suplimentare despre structura find a unui material.
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Pentru investigarea unei probe necunoscute se aplica in prima etapa o
masuratoare de ansamblu, de tip Bragg-Brentano (sau ceva similar), intr-un
domeniu larg al unghiului incident. Aparitia unor semnale (peakuri) evidentiaza
existenta unei probe cristaline, ceea ce inseamna ca se pot efectua atat determinari
ale sistemului cristalin cat si ale structurii cristaline. Diagrama de difractie se va
analiza in functie de numarul, pozitia, intensitatea respectiv forma peakului de
difractie.

Evidentierea unor semnale foarte ascutite indica existenta unui material
monocristalin. Aparitia mai multor peakuri de difractie indica fie existenta unui
material cu structura cristalind asimetrica fie a unui material policristalin. Absenta
peakurilor de difractie apare in cazul materialelor amorfe, atunci cand in
microvolumul analizat nu exista planuri cristalografice de difractie. Cazul clasic
pentru definirea materialelor amorfe se raporteaza la marimea cristalitelor orientate
perpendicular pe suprafatd (< 20nm pentru elementele grele si < 50 nm pentru
elementele usoare).

Determinarea fazelor cristaline prezente intr-un material poarta denumirea
de analiza calitativd. Aceasta se bazeaza pe diferentele structurilor cristaline ale
elementelor din compozitia chimica respectiv ale legaturilor chimice formate. Aceste
valori se compara cu diagramele standard de difractie folosind metoda amprentei
(fingerprint). Fiecarui peak de difractie 1i corespunde mai mult sau mai putin o
banda de difractie (hkl) in scopul indexarii spectrului de difractie. Determinarea
parametrilor de retea, a distributiei atomilor respectiv a gradului de simetrie in
aranjarea atomilor in retea, poarta denumirea de analiza structurii cristaline.

In cazul materialelor policristaline (polifazice) se pot efectua si determinari
cantitative ale fiecarei faze in parte. Analiza cantitativa mai cuprinde si determinarea
marimii particulelor [175], [176].

In cazul de fata s-a utilizat dispozitivul Bruker D8 Advance (USA) cu un tub
de Cu si un detector cu scintilatie.

3.2.1.2 Microscopia electronica

Microscoapele electronice sunt instrumente performante care realizeaza
imagini virtuale marite ale obiectelor examinate, utilizdnd fluxuri de electroni
accelerati. Cu ajutorul acestuia se poate efectua examinarea si caracterizarea atat a
materialelor eterogene organice cat si a celor anorganice la scara nanometrica (nm)
sau miccometricé (um), in conditiile unor rezolutii foarte bune.

In cazul microscopului electronic cu baleiaj, pe suprafata supusa examinarii
este baleiat un fascicul fin focalizat de electroni accelerati, pentru generarea
imaginilor. Atunci cand se doreste efectuarea analizei chimice a unei anumite zone
de pe proba, acest fascicul este static.

Radiatia X caracteristica, emisa de suprafata probei in urma
bombardamentului cu electroni, este utilizata in vederea efectudrii analizei
elementare calitative si cantitative a materialului aflat intr-un volum cu diametrul si
adancimea egale cu aproximativ 1pm.

Electronii incidenti patrund cu mare energie in suprafata probei supuse
examinarii. In urma impactului acestor electroni primari cu suprafata probei,
volumul de material in care se produce interactiunea, emite mai multe tipuri de
radiatii:
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> electroni secundari;

> electronii retrodifuzat;i;

> radiatia X caracteristica a materialului;
> alti fotoni de energii diferite.

Toate aceste semnale sunt utilizate pentru a obtine diferite caracteristici ale
probei examinate precum: compozitie, topografia suprafetei, orientarea cristalelor
[177].

Cele mai importante semnale de imagine sunt cele date de electronii
secundari si de catre cei retrodifuzati, deoarece ei sunt primii detectati in urma
diferentelor topografiei suprafetelor. Efectul tridimensional reprodus de catre
electronii secundari este datorat adancimii mari a campului microscopului electronic
cu baleiaj si totodata efectului de umbra, permitdnd obtinerea unor imagini cu
rezolutie mare. Electronii retrodifuzati contribuie la formarea imaginilor
bidimensionale bazandu-se pe energia electronilor proveniti de la probd, respectiv a
numarului atomic al elementelor detectate. Elementele cu numar atomic mic
(energie scazutd) apar intunecate pe imagine (gri inchis pana la negru), iar odata cu
cresterea numarului atomic (respectiv a energiei) nuanta de gri se deschide.

Microscopul electronic cu baleiaj permite, in egald masura, examinarea
suprafetelor lucioase, cu un inalt grad de prelucrare, cat si a celor neprelucrate, cu
denivelari. El poate vizualiza elemente structurale aflate in plane diferite, pastrand
in acelasi timp perspectiva de ansamblu, si realizeaza astfel imagini tridimensionale
ale suprafetelor examinate. De aici si popularitatea acestui aparat, indispensabil, la
ora actualda, in microfractografie (analiza suprafetelor de rupere cu ajutorul
microscopului).

Desi aceasta metoda de analiza a materialelor este deseori folosita pentru
analiza suprafetelor la mariri de 10 - 10.000x, ea este mult mai complexa decat ne
putem imagina [177]. Rezolutia instrumentala de ordinul 1 - 5 nm (10 - 50 R) este
considerata deja o rutina pentru instrumentele comerciale. In situatii in care se
studiaza materiale minerale sau sintetice, se intampld sa se atinga limitele
rezolutiei, ceea ce inseamna un prag de marire de 150.000-200.000x.

La patrunderea fasciculul de electroni in proba, se produce interactiunea
acestuia cu campurile electrice ale atomilor materialului, ca specii incarcate negativ.
Sarcina pozitiva a protonilor este concentrata in nucleu, in timp ce sarcina negativa
a electronilor este distribuita in invelisul electronic.

Electronii de impact, care parasesc ulterior proba, se numesc electroni
secundari. De reguld, ei poseda o energie mai mica de 50 eV. Daca locul de
generare al acestor electroni se afla la o adancime mai mare de 10 nm in probag,
scade probabilitatea de emitere a acestora gi se produce o absorbtie de energie a
electronilor primari difuzati neelastic (electroni absorbiti). In cazul anumitor
materiale este posibild recombinarea electronilor secundari, obtinuti in urma difuziei
neelastice, cu golurile de sarcina (vacantele) rezultate in acelasi timp, conducand la
generare de fotoni in domeniul vizibil sau infrarosu apropiat. Aceste aparitii
luminiscente sunt rezultatul unui proces de difuzie neelastic cunoscut sub denumirea
de catodoluminiscenta (CL) [178].

Calitatea micrografiilor MEB depinde, in principal, de patru factori:

> diametrul spotului de electroni (ds);

> intensitatea curentul fasciculului de electroni (ig);

> unghiul de convergenta al electronilor (oc);

> tensiunea de accelerare a fasciculului de electroni (Vq [kV]).

Majoritatea probelor necesitd o preparare speciala in vederea analizei cu
ajutorul microscopului electronic cu baleiaj. Probele trebuie sa fie perfect uscate,
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lipsite de eventuale solutii sau substante ce gazifica in prezenta vidului, producand
contaminarea coloanei microscopului sau deteriorari ale sistemului de vidare. Foarte
important pentru o buna analizd a probelor este pe de o parte modul de fixare a
acestora in microscop iar pe de alta parte, conductibilitatea electrica a acestora.

Orice proba inerta in vid inaintat, ce nu se modifica in timpul bombardarii cu
electroni, iar pe suprafatda nu apare efectul de incarcare, poate fi analizata in MEB.
Pregatirea probelor pentru analizd MEB incepe cu etapa de curdtire a suprafetei,
fiind urmata de fixarea preparatului care depinde de natura materialului si forma
probei. Cea mai efectiva metoda de spalare a probelor este cea in baia ultrasonica,
ajutand la indepartarea eventualelor particule de pe suprafata probei, cu dimensiuni
sub 1 ym.

Fixarea probelor se face pe diferite suporturi speciale (de regulda din
aluminiu), care asigura o buna conductibilitate electrica.

in cadrul examindrilor realizate s-a utilizat microscopul MEB FEG, Hitachi
S4700, iar imaginea fiind realizata la 6 KV si 10 mA prin metalizare cu depunere de
carbon.

Figura 3.20 Microscop cu baleiaj de electroni, MEB FEG
Hitachi S4700

3.2.2 Examinare biologica

Dupa caracterizarea cu raze X a probelor obtinute si validarea compozitiei
pentru a vedea cum reactioneaza acestea cu mediul biologic este nevoie de
realizarea unor teste in vitro care ne ofera mai multe informatii despre
comportamentul acestor substante in contact cu celule vii.

3.2.2.1 Test de citotoxicitate
Mentinerea cantitatii de tesut osos este asigurata de doua tipuri de celule,

osteoblastele care formeaza matricea osoasa, si osteoclastele care o degradeaza
pentru reconstructie.
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Testul de citotoxicitate consta in determinarea influentei unui material
asupra viabilitatii celulare si au fost utilizate celule osoase osteoblaste MC3T3-E1.

Linia celulara MC3T3-E1

Celulele utilizate in experimente sunt osteoblaste MC3T3-E1 (Riken Gene
Bank, Japonia), izolate de Kodama si Sudo in 1981 [180].

Aceasta linie celulara netumorigena provine din calota craniana a soarecilor
nou-nascuti. Este recunoscutda mai ales pentru caracteristicile ,osteoblast-like”,
adica sunt capabile sa sintetizeze proteine ca si fofataza alcalind, osteocalcind sau
colagenul de tipul I, care sunt specifice fenotipului osteoblastic. Celulele sunt
cultivate in mediu prezentat mai jos (proportiile sunt date in volum) [181], [182].

- 45% MEM (Minimum Essential Media, Gibco, SUA) alpha cu Glutamax,
cu continut de fenol;

- 45% mediu DULBECCO (Gibco, SUA) cu continut de fenol;

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

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

- Antibiotic: 50 ug/ml gentamicina (Panpharma);

- Antifungic: 250 pg/ml de mycostatine (Gibco).

Celulele se pun in culturd la o concentratie de 2000 de celule/cm?, ceea ce
inseamnd 150000 de celule intr-un flacon de 75 c¢cm? (Nunc) cultivate la 37°C in
atmosfera umeda si continand 5% CO, in incubator (Sanyo, SUA).

Figura 3.21 Incubatorul pentru pastrarea
culturilor celulare, Sanyo

Culturile celulare sunt verificate in mod regulat si transplantate inainte de
confluentd pentru a evita orice risc de alterare a fenotipului. Morfologia
osteoblastelor este prezentata in figura urmatoare dupa colorare cu cristal violet.
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Figura 3.22 Morfologia osteoblastelor MC3T3-E1

intretinerea liniei celulare

Cand celulele nu sunt folosite, acestea sunt crio-conservate la -180°C in
azot lichid in concentratia de 1,5-3-10° intr-un mediu de congelare specific.
Decongelarea trebuie realizata rapid la 37°C si dupa aceea suspensia se amesteca
cu 10 ml de mediu de cultura. Celulele sunt centrifugate la 600 rotatii/minut timp de
7 minute si repuse in suspensie in 15 ml de mediu de cultura intr-un flacon de 75
cm? (Nunc).

Pentru a putea detasa celulele de pe flacon se foloseste un amestec: tripsina
(0,025% vol) - EDTA (0,01% vol, Gibco) timp de 7 minute, iar dupa se repun in
culturd la concentratia de 150000 celule/15 ml. Fiecare proces de tripsinare si
transplantare se calculeaza ca un ciclu de trecere si dupa fiecare decongelare este
nevoie de 2 cicluri pentru ca celulele sa revina la activitatea normala.

Supravegherea culturii celulare este realizata cu ajutorul microscopului optic
(Nikon TMS), iar linia celulara se utilizeaza aproximativ 20 de cicluri, deoarece dupa
asta poate apdrea imbadtranirea celulara.

Inainte de fiecare experiment celulele sunt insamantate 48 de ore inainte
pentru a lucra cu celule de acelasi potential si a obtine o buna reproductibilitate a
rezultatelor. Numararea celulelor se realizeaza cu ajutorul unul aparat automat de
numarare, Beckman Coulter Z2.

Dispozitivul de numarat (Beckman Coulter Z2) particule este utilizat pentru
identificarea numarului de celule aflate in contact cu esantioanele studiate. Acesta
poate numara toate particulele de un diametru superior sau egal cu o valoare
aleasa. Acesta este echipat cu o sonda de aspirat cu deschiderea de 100 pm si
analizeaza un volum de 500 pl si diametre intre 0,5 si 50 um. In functie de tipul
celulelor utilizate se face o recalibrare a contorului de particule care este
indispensabild pentru a determina diametrul specific al fiecarei linii celulare. Pentru
aceastd calibrare este preparatd o suspensie celulard contindnd 3x10° celule/80 ml
si se realizeaza numaratoarea variind diametrul de detectie a particulelor intre 2 si
30 pym cu pasul de 0,25um si cu ceilalti parametrii neschimbati. Curba de calibrare
exprimd numarul de celule in functie de diametrul particulelor, dimensiunea medie a
osteoblastelor in suspensie este 17 pm. Pragul inferior al diametrului pentru
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numararea osteoblastelor MC3T3-E1 este de 9 um deoarece o dimensiune mai mica
risca sa interfereze cu zgomotul de fond.

Figura 3.23 Dispozitiv de numarat particule Beckman Coulter Z2

Realizarea testului

inainte de inceperea testului celulele sunt mentinute in mediul de culturd in
incubator la 37 °C in atmosferd de 5% CO,. Mediul de cultura este schimbat tot la
doua zile si celulele sunt transplantate cand ating o confluentd de 80 % pentru a
limita diferentierea lor spontana.

Toti reactivii utilizati in cultura celulara (mediul de culturd, Trypsina EDTA,
penicilina si streptomicina, acizi amine neesentiali si ser bovin fetal) au fost furnizati
de firma Gibco Invitrogen.

Toate experimentele se realizeaza in placi de cultura din polistiren steril
non-toxic cu orificii numite godeuri in care se introduc mostrele noastre si
substantele de reactie sau de hranire a celulelor depuse. Aceste placi sunt fabricate
in conformitate cu standardele europene si internationale pentru a asigura calitate
optica optima si o dezvoltare uniforma si durabild a celulelor [179].
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Figura 3.24 Placa de cultura celulara de la firma CytoOne

Figura 3.25 Pudra de hidroxiapatita si hidroxiapatita dopata pentru testul de
citotoxicitate

Mod de lucru

e Se incepe prin a pune 5000 de celule in fiecare godeu din placa de
cultura;

e Mediul de cultura (fara continut de ser bovin fetal) este plasat in contact
direct cu diferitele compozitii de pudra de hidroxiapatita sintetizata;

e Cutia de cultura este plasata timp de 24 de ore in incubator in atmosfera
cu 5% CO, pentru a permite mediului de cultura sa interactioneze cu pudra;

e Dupa perioada de 24 de ore mediul de cultura este filtrat la 80 de rotatii
pe minut si se adauga 10% ser bovin fetal;

e Din mediul complet (care contine si ser bovin fetal) sunt plasati 200 pl in
fiecare godeu cu strat de celule dezvoltat si se lasa 24 de ore in incubator;

e Se adaugad 200 pl de solutie Blue Alamar si se pune din nou 3 ore in
incubator;

BUPT



74  Materiale si metode - 3

e Dupa ce placa de cultura este inchisa cu capacul se infasoara in folie de
aluminiu pentru a fi protejata de lumina si se aseaza in incubator timp de 3 ore,
timp in care substanta reactioneaza cu celulele si isi va schimba proprietatile;

e Dupd ce au trecut cele 3 ore de reactie se face verificarea cu
fluorometrul (Berthold, Germania) pentru a vedea cate celule in stare buna de
sanatate vor fi detectate pentru fiecare compozitie diferita. Pentru acest test se
utilizeaza solutia de Blue Alamar de pe esantioane, care se transfera cu ajutorul unei
pipete intr-o cutie ,multiwell” cu 96 de micro-godeuri (wells). Acest suport este
plasat in aparatul de masurd care este conectat la un computer si pe monitor apar
colorate godeurile in functie de vitalitatea celulara a fiecarei probe.

Reactivul Blue Alamar (Interchim) contine un indicator de crestere
calorimetrica si a fluorescentei care se bazeaza pe detectia activitatii metabolice
celulare. Solutia patrunde prin peretii celulari pana la mitocondrii unde intalneste
enzime care vor reduce substanta si aceasta isi va schimba culoarea devenind
rosiatica si cu proprietati de fluorescenta. Sistemul contine un indicator al reactiei de
oxidare/reducere care devine fluorescent si isi schimbd culoarea ca raspuns al
reactilor chimice din mediul de cultura. Aceasta transformare nu poate fi realizata
decéat in prezenta celulelor vii si intensitatea culorii este proportionala cu activitatea
celulard. Indicatorul ratei de oxidare/reducere raportat la metabolismul celular
indica schimbari clare si stabile. Un mare atu al acestui test este si faptul ca nu este
destructiv desi o mica toxicitate asupra celulelor a fost identificata, ceea ce permite
continuarea culturii celulare dupa acest test.

3.2.2.2 Test cu fluid biologic simulat SBF

Acest test se foloseste pentru a vedea comportamentul pe termen lung al
discurilor realizate prin turnare in fluid biologic simulat.

Fluidul biologic simulat a fost preparat in laborator dupa reteta revizuita a lui
Kokubo din 2003 [183].

Pastilele din diferite compozitii densificate in urma procesului de sinterizare
au fost plasate in containere sterile cu cate 7 ml de fluid biologic simulat.

Scopul acestui experiment este de a compara caracteristicile mecanice ale
materialelor Tnhainte si dupd 30 de zile de la imersarea in fluid, si de asemenea de a
studia suprafata esantioanelor cu microscopul electronic pentru determinarea
precipitatiilor de suprafata.

Figura 3.26 Containerele cu fluidul Figura 3.27 Esantioane utilizate pentru
biologic simulat si esantioanele studiate testul SBF
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Toate probele sunt pastrate in incubator la 37°C in timpul experimentului.

Dupd aceastda perioadda de 30 de zile probele sunt scoase din fluid si
examinate pentru a vedea modificarile ce intervin pe o perioada mai lunga intr-un
mediu similar cu cel intern.

3.3 Testarea mecanica a esantioanelor solidificate

Dupa ce s-a validat compozitia obtinuta de hidroxiapatita si hidroxiapatita
dopatd cu magneziu si s-a verficat biocompatibilitatea, urmeaza etapa cea mai
importanta de testare, si anume, testele proprietatilor mecanice. Acestea reprezinta
un aspect foarte important de material fiind esentiale in aplicatiile de implantologie.

Proprietatile care s-au verficat in aceasta lucrare sunt: densitatea,
microduritatea Vickers si modulul de elasticitate.

In cazul modulului de elasticitate s-au utilizat doua metode diferite de
determinare, si anume: testarea la compresiune si testarea prin vibratii.

3.3.1 Densitatea esantioanelor realizate

Pentru a calcula densitatea pastilelor realizate s-a utilizat metoda masurarii
volumului si a masei.

Probele pentru care s-a facut acest calcul au fost cele crude si cele
sinterizate la diferite temperaturi.

Pentru a masura masa esantioanelor s-a folosit o balanta foarte precisa si
pentru calculul volumului s-a masurat diamentrul mediu si indltimea medie a
esantioanelor.

Dupa calcularea densitatii s-a studiat si densitatea relativa la densitatea
teoretica a hidroxiapatitei dense.

3.3.2 Microduritatea Vickers

Duritatea se defineste in tehnica drept rezistenta opusa de material unei
actiuni de patrundere mecanica exercitata din exterior prin intermediul unui alt corp.

In practica, se constata ca materialele cu duritate mai mare pot aschia
(zgaria) materialele cu duritate mai mica, de asemenea rezistenta la uzare este
strans legata de duritate.

Pentru determinarea duritatii se utilizeaza o serie de metode care pot fi
clasificate dupa modul in care se desfasoara actiunea de deformare a suprafetei.

Astfel, exista incercari statice si incercari dinamice de determinare a
duritatii; metodele statice sunt in general mai precise decat cele dinamice dar sunt
mai laborioase si mai lente. Exista si metode combinate de determinare a duritatii,
spre exemplu prin rulare sau prin pendulare.

Metodele statice pentru determinarea duritatii sunt: metode prin zgariere cu
un corp mai dur si metode prin apasare.
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Metode de determinare a duritatii prin apasare

Metodele de determinare a duritatii prin apdsare se deosebesc intre ele, in
principal prin forma penetratorului, conditii de lucru, dimensiuni caracteristice ale
urmelor obtinute.

Cele mai cunoscute si mai utilizate metode de determinare a duritatii prin
apdsare sunt: Brinell, Vickers si Rockwell.

Metoda Vickers

Duritatea Vickers reprezinta rezistenta pe care o opun metalele la
patrunderea unui penetrator piramidal de diamant, cu baza patrata, cu unghiul la
varf prescris, sub actiunea unei sarcini constante.

Duritatea Vickers se noteazda in mod obisnuit cu HV si exprima raportul
dintre forta F aplicata si aria suprafetei urmei remanente produse de penetrator.
Unghiul fetelor opuse ale penetratorului, specific acestei metode este de 136° si a
fost ales pentru a putea stabili o legatura cu duritatea Brinell.

Daca exprimam S in functie de diagonala bazei piramidei si tinem cont de
unghiul la varf al piramidei obtinem relatia de calcul a duritatii Vickers:

F
HV = Lm =18544. 52 31
2-sin, d

Aprecierea duritétii constd in m&surarea diagonalei urmei. in acest scop se
poate utiliza un microscop sau un proiector, iar pentru operativitate au fost realizate
tabele in care se citegte duritatea corespunzdtoare.

In domeniul sarcinilor obisnuite, intre 4,9 daN si 98 daN urmele obtinute cu
penetratoare cu unghiuri la varf identice sunt asemenea, duritatea fiind deci
independenta de sarcina aplicata in timpul incercarii.

D

F

.

Figura 3.28 Urma lasata de penetratorul Vickers

BUPT



3.3 - Testarea mecanica a esantinoanelor solidificate 77

Pot fi mdsurate duritati pornind de la 10 HV si mergand pand la 1900 HV.

In ceea ce priveste adancimea de penetrare a piramidei Vickers, aceasta
este de 1/7 d si ca urmare metoda se preteaza si pentru efectuarea masuratorilor de
duritate a pieselor subtiri, a straturilor subtiri obtinute prin diferite procedee de
depunere sau prin tratament termic.

Desi duritatea nu variaza cu forta de apasare, din motive practice au fost
prescrise anumite valori discrete pentru sarcinile aplicate in timpul incercarii. Acest
lucru a condus la clasificarea incercarilor Vickers in trei categorii si anume: incercari
de duritate Vickers; incercari de duritate Vickers cu sarcini mici si incercari de
microduritate Vickers (cu microsarcini).

Aceasta clasificare si valorile sarcinilor utilizate sunt prezentate in tabelul

2.1.
Tabel 3.1 Sarcini utilizate la incercarea Vickers [184]

Incercarea Sarcina de incercare daN (kgf)

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

5 10 20 30 50 100

Vickers cu 0,49 0,89 1,96 2,94 3,92
sarcini mici 0,50 1,00 2,00 3,00 4,00 -
Vickers cu 0,0049 0,0098 0,0196 0,049 0,098 0,196
microsarcini 0,005 0,010 0,020 0,050 0,100 0,200

Pentru evitarea vicierii interpretarii duritati datorita influentarii reciproce a
urmelor prin existenta zonelor durificate din jurul acestora, se recomanda pastrarea
distantelor b intre centrele urmelor invecinate si distantelor c intre centrul urmelor si
marginea piesei conform tabelului 2.2.

Tabel 3.2 Timpul de mentinere a sarcinii si distanta admisa dintre urme, la
determinarea duritatii Vickers [184]

. Timpul de
v?ctll(:tere:v LT & g c
sarcinii [s]

Peste 100 10-15 2,5d 2,5d
36-100 27-33 3,5d 2,5d
10-35 115-125 4,5d 3,5d
Sub 10 170-190 55d 4,5d

Pentru realizarea determinarii se executa minim trei incercari pentru a
obtine trei urme, iar suprafata trebuie pregatita la o rugozitate care sa asigure o
masurare in conditii bune a urmelor. Urmele trebuie sa aiba conturul clar si
nederanjat de urmele prelucrarii.

Fiecare urma se masoara separat prin evaluarea celor doua diagonale si prin
calcul se obtine diagonala medie.

Pentru valori ale duritatii sub 100 HV precizia ceruta pentru exprimarea
rezultatelor este 0,1 HV iar pentru duritdti mai mari zecimalele se neglijeaza.
Valoarea duritatii este urmata de simbolul HV si de doi indici. Primul indice
reprezintd sarcina de incarcare exprimata in daN iar al doilea timpul de mentinere a
sarcinii in secunde.
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Datorita naturii probelor examinate trebuie utilizat un dispozitiv de masura
microduritatea Vickers folosind o sarcind de 200 de grame timp de 15 secunde.
Dispozitivul utilizat pentru realizarea acestor este este microdurimetrul Wolpert
402MVD si microscopul electronic cu baleaj pentru a masura diagonalele.

Figura 3.29 Microdurimetrul Vickers Wolpert 402MVD

3.3.3 Modulul de elasticitate

Modulul de elasticitate a fost masurat datorita importantei sale majore in
comportamentul oricarui material, acesta putdnd fi un indicator pentru mai multe
aspecte mecanice care se pot determina cu ajutorul lui.

Un corp solid supus unei solicitari la intindere se deformeaza. Deformarea
este elastica daca in urma incetarii actiunii fortei exterioare corpul revine la starea
initiala. In caz contrar deformarea este inelastica. In cazul unei deformari elastice,
in interiorul corpului deformat ia nastere o forta elastica F, care se opune solicitarii
exterioare reprezentate de forta Fe. Deformarea avand valoarea Al, forta elastica
are expresia:

F=-k- -A =-Fe 3.2

in care k este coeficient de proportionalitate, ce exprima constanta elastica a
materialului supus intinderii.

Cand se realizeaza echilibrul mecanic forta elasticd este egald si de semn
contrar cu forta de solicitare exterioara. In cazul particular al unei bare ce are
sectiunea normala S si lungimea initiala lo exista relatia:

k=E~% 3.3

unde E reprezinta modulul longitudinal de elasticitate sau modulul lui Young.
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Raportul € = Al/lo se numeste alungire relativa, iar raportul o = Fe/S este
cunoscut sub numele de rezistenta normala la intindere sau efort unitar. Utilizand
aceste marimi conditia de echilibru (1) ia forma:

E== 3.4
£

unde marimea a = 1/E mai este cunoscuta si sub numele de coeficientul de
alungire. Conform relatiei (2) putem constata cd dimensiunea modulului de
elasticitate este L''M T2 unitatea sa de m&surd fiind N/m?2.

Pentru determinarea acestuia am utilizat doua metode diferite pentru a
vedea diferentele care apar in functie de modalitatea de testare. Astfel, proba a fost
testata prin compresiunea esantioanelor si prin metoda vibratiilor.

3.3.3.1 Testarea prin compresiune a esantioanelor realizate

Acest test s-a realizat cu ajutorul echipamentului Test Xpert II Zwick Roell
Z005 la o viteza de 1mm/min si forta maxima de 60N.

—

Figura 3.30 Echipament de incercari Zwick Roell Z005

Pentru a realiza aceastd incercare s-a inceput prin a testa un esantion
pentru a vedea care este forta de rupere. Asadar o probd de MgHA 2% 1250°C a
fost testatd si aceasta s-a rupt la forta de 132,46N. Dupa acest rezultat s-a hotarat
pastrarea fortei maxime de compresiune la 60N pentru a nu distruge probele care
urmau sa fie testate si prin alta metoda ulterior.
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Pentru a calcula modulul de elasticitate, care este panta la linia din graficul
forta-deformatie, se utilizeaza valorile din zona liniata si se folosesc urmatoarele
formule:

E-92791 100 3.5
€2 - &1

unde
o= tensiunea aplicata [MPa]
€= deformatia [mm]

U—E 3.6
S .

Unde

F= este forta rezultata de pe graficul tensiune-deformatie [N]
S= aria suprafetei testate [mm]

€=%l~100 [mm] 3.7

Unde
Al= deformatia masurata pentru forta o pe grafic [mm]
h= inaltimea esantionului testat [mm]

A
o [MPa]

02  fmmmmmmmmmmmmmmmmmmmmmmooooooeoooooe

Ol -

[
»

el g[%]

m
N

Figura 3.31 Exemplu de masurare a modulului de elasticitate cu ajutorul graficului
tensiune-deformatie
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Dupa trasarea curbelor tensiune-deformatie pentru diferitele compozitii s-au
realizat calcule pentru modulul de elasticitate utilizand domeniul liniar al curbelor si
s-a relizat comparatia intre valorile obtinute pentru esantioanele tratate termic si
pentru cele care au fost imersate in fluid biologic simulat timp de 30 de zile.

3.3.3.2 Testarea prin vibratii a esantioanelor realizate

Pentru a realiza aceasta mdsuratoare se utilizeazd metoda determinarii
experimentale a modulului Young din raspunsul la vibratii libere.

In cele ce urmeaza, probele de hidroxiapatita, se vor considera placi
cilindrice, avand sectiunea circulara de raza constantd, si nesupuse unor solicitari
exterioare. Pentru studiul vibratiilor libere ale acestor placi se iau in considerare
diferite conditii de frontiera (de sprijin). Cele mai cunoscute cazuri in literatura sunt:
placa incastrata pe contur, placa rezemata pe contur, placa rezemata in centrul sau
si placa liberd. Din punct de vedere experimental ultimele doud cazuri sunt cele mai
usor de realizat, asa cum sunt prezentate modelele fizice ale acestora, in figurile de
mai jos.

Figura 3.32 Modelul fizic placa - rezemata

in centru Figura 3.33 Modelul fizic - placa libera

Considerand proba de HA, numarul 3 in figura, avand conturul perfect liber
si sprijinita in centrul sau, pe suportul 3, aceasta poate fi adusa in starea de vibratie
printr-un impuls aplicat prin intermediul unei bile 2, de dimensiuni si masa mici.
Modul fundamental va avea frecventa [184]:

_0172d [ E
R?  \p(1-0?)

f 3.8

unde d este grosimea placii, R este raza acesteia, E este modulul de elasticitate, p
este densitatea, iar o este coeficientul lui Poisson.
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Se constatd ca pe baza acestei formule, avand determinatda frecventa
modului fundamental (cea mai joasa frecventa dintre frecventele proprii, deci cea
mai usor de excitat), prin masuratori experimentale, se poate determina modulul de
elasticitate longitudinal (Young).

In mod asemandtor daca se considera proba legata printr-un fir (de ata),
fara proprietati elastice, in centrul sdu se poate considera ca aceasta se va comporta
ca o placad libera. Pentru aceasta situatie modul fundamental va avea frecventa
[184]:

_0412d E

f
R?  \p(1-0?)

3.9

Instrumentatia de masura utilizata

Pentru efectuarea masuratorilor de vibratii s-au realizat doua standuri
experimentale dupa cum se poate vedea in figurile urmatoare.

Figura 3.34 Standul experimental pentru inregistrarea raspunsului sonor: a. placa
liberd; b. placa rezemata in centru

Figura 3.35 Standul experimental pentru inregistrarea semnalului prin fascicul laser:
a. placa libera; b. placa rezemata in centru
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Cele doua standuri experimentale s-au creat pentru masuratorile de vibratii
pe sistemele mecanice reale corespunzatoare celor doua modele fizice prezentate in
figurile 8 si 9. Pentru amandoua situatii s-au facut masuratori de vibratii atat prin
inregistrarea sonora a semnalului, cat si prin convertirea frecventei acestuia, prin
intermediul unui laser, intr-un fascicul laser modulat in frecventa proportionala cu
viteza instantanee a probei.

Pentru prima situatie s-a folosit un microfon condensator, datorita
sensibilitatii si fidelitatii sale de masura in domeniul frecvetelor inalte.

Raspunsul sonor captat a fost introdus in calculator cu ajutorul unei placi de
sunet de buna calitate. Pentru a obtine informatii cat mai precise, placa de sunet a
fost setata pe o frecventa de esantionare v, = 44100 Hz la o precizie de 16 biti.
Setarea s-a facut prin programul de achizitie CoolEdit.

Pentru a elimina frecventele joase din semnalele inregistrate am aplicat
semnalelor achizitionate un filtraj de tip FFT cu caracteristicd de trecere plata
cuprinsa in banda de frecvente (400,20000) Hz.

Semnalale au fost stocate in fisiere cu format wav si txt in perechi avand
inclus atat momentul de timp, cét si valoarea masurata.

Au fost de asemenea masurate vibratiile 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 undd A=633 nm (rosu). Acest
dispozitiv mdsoara viteza instantanee intr-un punct pe baza efectului Doppler pe
directia fascicolului laser.

Ca principiu de functionare la vibrometru apare intre fascicolul laser incident
si cel reflectat de obiectul in miscare o diferenta de frecventa proportionala cu viteza
obiectului: Av=k v(t)/A. Prin compunerea cele doua fascicule apare fenomenul de
bataie, rezultdnd o modulare a intensitatii faciculelor de lumina amestecate, cu o
frecventa proportionald cu viteza instantanee. Cu un convertor frecventa-tensiune
rezulta o tensiune proportionala cu:

kv(t)

ut)=—"-~< ;
(t) n 3.10

Dispozitivul masoara in banda de frecvente (2-20000) Hz masurand viteza
in domeniul 0-100 mm/s, fara posibilitatea de a modifica scala de masura.
Dispozitivul scoate la iesire semnal analogic, in domeniul 0-5 V. Semnalul de la
iesire a fost introdus de asemenea in calculator prin placa de sunet.

Masuratorile efectuate cu VQ-400-A au o calitate mai proasta datorita
schimbarii necontrolate a fascicolului laser reflectat generat de miscarile lente ale
discului dupa impact si datorita imposibilitatii de a regla scara de masura a vitezei.

Determinarea pulsatiilor proprii din raspunsul liber

Se va considera un sistem vibrant cu un grad de libertate caruia i se aplica
un impuls scurt, si se inregistreaza raspunsul acestuia, x(t) sub forma discreta
X, = X(tyx ), la momente discrete de timp t, = kat, unde k=0,1,2,3,....

in cazul vibratiilor probei, x(t) reprezintd presiunea sonord inregistratd cu
microfonul sau viteza instantanee masurata cu vibrometrul laser intr-un punct de pe
discul studiat.
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Inregistrarea se poate face cu un accelerometru, semnalul fiind amplificat,
integrat de doua ori si introdus in calculator. In acest caz vg = 1/At reprezinta

frecventa de esantionare.
Valorile experimentale ale raspunsului mdsurat se noteazd cu xy,

corespunzatoare momentelor de timp t,, unde k =0,1,2,3,....

Deoarece sistemul investigat reprezinta un sistem vibrant cu amortizare
vascoasa, avand N grade de libertate, raspunsul liber se poate scrie in functie de
parametrii sistemului, sub forma:

X = Age "tk .cos(pty + ), 3.11
unde r este factorul de amortizare, iar p este pseudopulsatia vibratiilor libere ale
sistemului.

Acest rdspuns se poate pune si sub forma complexa:
Xk :Ae(—riip)kAt _ AeAkAt 3.12

unde A; > =r+ip sunt cantitati complex conjugate, care apar in perechi, partea

reala reprezentand coeficientul de amortizare, iar partea imaginara reprezentand
pseudopulsatia.
Se introduc notatiile:

51='(A1+A2)= 2r 3.13

52=A1A2=f2+p2 3.14

Se demonstrezd ugor cd parametrii S; > se obtin rezolvand intai sistemul

X0 Xp|jsS1|_)|—X2 3.15
x; xo||s2 -x3| ;

care, pentru marirea preciziei poate fi generalizat la sistemul supradeterminat:

liniar de ecuatii:

X0 X1 X2n
X X
1 X2 {52}: Xan+1| 316
S1
X2n-1 X2n X4n
Rezolvand sistemul supradeterminat
[A{s}={b} 3.17
obtinem {S;,S>}
{s}=([AI'TAD[A]{b} 3.18
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ale caror solutii sunt:

r=—, 3.19

p:i]’sz(%)z 3.20

Trebuie sa se observe ca pseudopulsatiile vor aparea in perechi de semn
contrar. Metoda poate fi generalizatd pentru sisteme cu mai multe grade de
libertate.

Experimental se doreste sa se stabileasca pulsatia fundamentala a unui disc
corespundator cazului in care discul este liber.

Aceasta frecventd este legatd de modulul lui Young, E, si de densitate asa
cum s-a vazut in sectiunea precedentd, printr-o relatie care ne va permite sa
determinam E. Similar se poate face si pentru alte frecvente proprii.

Pentru obtinerea unei miscari vibratorii s-a aplicat cu o bila mica rigida un
impact discului.

Raspunsul la vibratii poate contine mai multe moduri, motiv pentru care se poate
extrage componenta fundamentald a raspunsului (fi,), prin filtraj, sau sa se aplice
metoda (16) pentru cazul cu mai multe grade de libertate.

Figura 3.36 Captura semnal inregistrat Figura 3.37 Esantion din semnalul
de pe monitor inregistrat

3.4 Testarea termografica

Intrucdt esantioanele realizate prezinta diferite proprietati in functie de
compozitie a fost realizat si un test cu ajutorul camerei de termografie pentru a
studia evolutia temperaturii in functie de cantitatea de dopant adaugata si de
asemenea omogenitatea structurii.

Termografia presupune preluarea imaginii termice a obiectului si convertirea
imaginii obtinute in frecvente din domeniul vizibil, pentru care ochiul prezinta
sensibilitate spectrala.

Din punct de vedere tehnic, termograful este un aparat optoelectronic, care
contine urmatoarele subansambluri principale:

- obiectiv de preluare a imaginii;
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- matrice de elemente fotosensibile IR (traductor termic, care transmite
un semnal electric proportional cu temperatura);

- modul de palete de culoare (care transforma semnalul transmis de
traductorul termic in semnal optic in domeniul vizibil).

Termograful FLIR A40M este echipamentul cu ajutorul caruia se realizeaza
aceste masuratori. FLIR A40M este o camera in infrarosu, accesibilda, cu precizie,
care produce imagini mai clare decat camerele precedente si are posibilitatea de
masurare a temperaturii in domeniul industrial si in procesele de monitorizare in
verificarea produselor si in aplicatii de securitate.

Figura 3.38 Camera termografica FLIR THERMOVISION A40M

Camera a fost creata astfel incat sa poata fi montata in orice loc si in orice
pozitie sa depinda doar de factorii din incapere, cum ar fi temperatura si umiditatea.
Adaptabila la orice tip de masuratori, are rezolutia de 320x240 pixeli, interfatd IEEE-
1394 ce capteaza pe PC o imagine monocroma de 8/16 bit cu o viteza de 60Hz.

Figura 3.39 Imaginea in infrarosu a esantionului
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Echipamentul foloseste o tehnica de detectie avansata prin microbolometrul
FPA produce imagini intense pe o unda lunga intr-o paleta de culori multiple care fiti
permit s observi variatiile mici de temperaturd, cum ar fi 0,08°C. Captarea imaginii
in timp real la camerele standard (60Hz) pot identifica rapid evenimente tranzitorii
termice si pot genera imagini clare al obiectelor aflate in miscare [185].

s60°c | 96 Analysis | &= Position | *%, Obj. Par| @ Image ¥ Text comment |
: Label e 1

244°C

o £ 120 200 240 320 400 a0 620 o0 0% 720 890 80 020 1000 1090 120

"_LI T
i e | - T T e

slafal-|

Figura 3.40 Imaginea in infrarosu a esantionului si graficul temperatura-timp

Pentru testul esantioanelor de hidroxiapatita si hidroxiapatitda dopata,
acestea se racesc in prealabil cu ajutorul unui frigider si dupd se vizualizeaza cu
termograful si se inregistreaza fluctuatia temperaturii timp de aproximativ 7 minute.
In timpul Tnregistrarii camera preia informatii care ulterior pot fi analizate pentru a
trasa graficul evolutiei temperaturii in timp si de asemenea se poate observa cum
fluctueaza temperatura in functie de suprafata probei. Daca incazirea este uniforma
atunci vom avea de-a face cu o structurd omogena si daca acest lucru nu se
intdmpld atunci putem determina care compozitii prezinta neomogenitati.

Aceste aspecte de conductivitate termica si stabilitate termicd pot fi de
interes in cazul implanturilor realizate din aceste compozitii, deoarece acestea vor fi
in contact cu tesutul si o diferenta de mai mult de cateva grade celsius intre implant
si tesut poate provoca reactii inflamatorii si implicit un rdspuns de respingere a
corpului strain.
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4 REZULTATE SI DISCUTII

4.1 Materiale obtinute

A.Metoda de sinteza aleasa

In urma studierii literaturii si a metodelor existente de sintetizare de
hidroxiapatita s-a ales metoda de sintetizare prin precipitarea apoasa. Aceasta
metodd de sintetizare ofera posibilitatea de a varia parametrii reactiei independent
unul de celalalt.

Astfel se pot modifica urmatorii parametrii:

- Cantitatea de reactivi si implicit stoechiometria

- PH-ul

- Temperatura la care se realizeaza reactia

- Viteza de rotatie

- Durata de maturare a solutiei

Un alt avantaj al acestei metode consta in faptul ca ofera o sigurantd mai
mare in desfasurarea experimentului deoarece se poate o alege o temperatura de
reactie mai scazutd. Acest parametru mai scazut poate creea conditii mai sigure atat
pentru persoana care realizeaza experimentul cat si pentru instalatia utilizata care
se poate uza mai repede la temperaturi mai ridicate.

Deoarece interesul acestei lucrari este de a adauga dopanti in structura
hidroxiapatitei pure, aceastd metodd are din nou un avantaj permitandu-ne
incorporarea unei cantitati semnificative de dopanti si integrarea acestora la nivelul
structurii cristaline a hidroxiapatitei, nu doar o amestecare mecanica.

Rezultatul acestui tip de sinteza este o pudra nanometrica care inca nu este
cristalizata din cauza resturilor de nitrat de amoniu rezultat in urma reactiei. Deci
produsul final va fi sub forma amorfa si va trebui trecut printr-un tratament termic
pentru eliminarea acestor compusi nedoriti si pentru cristalizare.

Un alt atuu oferit de metoda prin precipitare in solutie apoasa este dat de
cantitatea de produs final obtinuta, aceasta fiind in jur de 400-500 grame de produs
uscat dupa filtrare. Alte metode permit obtinerea unor cantitati mult mai mici de
produs final.

Figura 4.1 Pudra de hidroxiapatita dupa filtrare (,,cake”)
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Figura 4.2 Instalatia de sinteza a hidroxiapatitei compusa din bioreactor si termostat

In experimentul de fatd am ales s& pastrém constanti unii parametrii (pH,
viteza de rotatie) si sa variem unul sau mai multi din ceilalti (stoechiometrie,
temperatura, duratd de maturare).

Temperatura si durata de sinteza

Prin varierea temperaturii si duratei de sintezd am dorit s@ vedem ce efect
va avea aceasta asupra produsului final si care temperatura este recomandabila.

Experimentele au fost realizate la doua temperaturi diferite (50°C si 88°C) si
doud durate diferite de maturare ( 20 h si 1 h) fiind studiate produsele rezultate
pentru a vedea daca exista diferente. Rezultatul difractometriei cu raze X a aratat ca
ambele pudre sunt hidroxiapatitd si ca fazele nu sunt modificate din cauza
temperaturilor diferite. Singura diferentd observatd a fost in cristalinitatea pudrei
obtinute imediat dupa filtrare, cea sintetizata la 88°C fiind mai cristalina decat cea la
50°C lucru care va fi oricum uniformizat dupa tratamentul termic.

Astfel am ales metoda cu temperatura mai scazuta din cauza conditiilor de
securitate sporite a metodei si a materialului.
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Varierea stoechiometriei

Pentru a obtine un material bifazic am ales sa modificam cantitatile initiale
de reactivi si astfel am obtinut ceramica bifazica hidroxiapatita-tricalciufosfat (HA-
TCP). Aceast material este apreciat pentru Tmbunatatirea osteoinductiei deoarece
combinatia dintre hidroxiapatita foarte putin resorbabila si TCP-ul resorbabil creeaza
combinatia perfectd pentru dezvoltarea treptata a tesutului osos in locul TCP-ului
care se va resoarbe, fara sa piarda complet suportul mecanic care este asigurat de
hidroxiapatita.

Prin urmare metoda de sintetizare este adaptata atdt pentru obtinerea
hidroxiapatitei pure cat si pentru obtinerea materialelor bifazice sau dopate, reactiile
avand loc la nivel structurii cristalografice si nu doar prin mixare mecanica.

Prin orice deficit de calciu in reactia intiala produsul final va contine mai mult
sau mai putin TCP, in functie de rezultatul dorit si de aplicatia medicala.

B.Doparea cu magneziu

Pentru a Tmbunatatii proprietatile mecanice ale hidroxiapatitei am ales
dopajul cu magneziu din mai multe motive:

- Acesta este un element care existd deja in tesutul osos natural in
proportie de 0.44-1.22 % in functie de tipul osului

- Conform literaturii stiintifice acesta imbunatateste proprietatile mecanice
ale hidroxiapatitei

- Are rol de stabilizator in cadrul tratamentelor termice stopand
transformarile nedorite de faza

- Nu creeaza probleme de biocompatibilitate

- Este folositor si in cazul materialelor bifazice HA-AI203 deoarece opreste
aparitia aluminatilor in urma tratamentelor de sinterizare pana la
temperaturi de 1400°C

- Desi comportamentul hidroxiapatitei a fost studiat in mii de articole in
ultimele decenii, cel al hidroxiapatitei dopate cu magneziu este inca
relativ necunoscut si aceasta nu se gaseste la scara larga in comert inca

Desi doparea cu magneziu poate imbunatatii proprietatile hidroxiapatitei
trebuie avut in vedere si cantitatea de dopant utilizatd, deoarece peste 2 % poate
cauza probleme din cauza densificarii insuficiente.

C.Realizarea barbotinei

A fost aleasa aceasta forma de prelucrare a pudrei obtinute deoarece ne
permite o mare flexibilitate in realizarea de forme complexe. Pentru a putea realiza
barbotina pudra a fost in prealabil calcinata si macinata cu ajutorul instalatiei
formate din container-ul de polipropilena cu bile de alumina.
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Figura 4.4 Bilele de alumina utilizate pentru macinare si barbotina b)Containerul din
polipropilena in care este introdusa pudra si bilele de alumina

Barbotina a fost realizatd intr-o instalatie de mixare intr-un suport de
polipropilena si cu ajutorul unor bile de aluminad pentru omogenizare. Cantitatea de
materie uscata utilizata in realizarea barbotinei variaza in functie de compozitie, s-a
dorit incorporarea a 70 % de materie uscatd dar hidroxiapatita dopata nu a putut fi
incorporata decét in cantitati de 65 % pentru MgHA 2 % respectiv 56 % pentru
MgHA 5 %. Hidroxiapatita MgHA 1 % a putut fi incorporata in proportie de 70 % si
MgHA 10 % nu a putut fi pusa sub forma de barbotina.

Deoarece dorim obtinerea unei densitati finale cat mai ridicate si materia
cruda trebuie sd aibe o anumitd densitate de plecare si barbotinele care au o
densitate inferioara vor da si produse finale de densitate inferioara. Din acest
considerent densitatea cruda trebuie sd se incadreze in intervalul 35-45 % din
densitatea teoretica 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-faciald etc. Pe langd formele complexe care se pot realiza putem de
asemenea obtine structuri macroporoase care favorizeaza crestearea tesutului osos
(osteointegrarea) si fuzionarea cu materialul implantat. Aceste implanturi
macroporoase se pot realiza cu ajutorul materialelor polimerice care se introduc in
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barbotina si se elimind dupa tratamentul termic ramanand golurile ocupate de
volumul acestora.

Si din aceasta etapa putem observa ca doparea cu magneziu in cantitati
prea mari nu este benefica pentru material deoarece nu poate fi incorporata toata
cantitatea in structura cristalografica.

D.Realizarea de materiale bifazice cu Al203

Din dorinta de a Tmbunatatii proprietdtile mecanice am realizat si materiale
bifazice hidroxiapatita — alumina (HA-AI203) prin incorporarea de diferite procentaje
de alumina in timpul realizari barbotinei.

Deoarece acest material bifazic devine instabil la temperaturi ridicate
datorita aparitiei aluminatilor peste 1200°C se adauga alumina la hidroxiapatita
dopata, magneziul fiind un bun stabilizator termic si in acest caz, permitand
densificarea pana la 1400°C fara aparitia aluminatilor.

E.Esantioanele realizate

Deoarece in cadrul acestui experiment s-au modificat diferiti parametrii
avem si diferite produse obtinute, astfel am obtinut hidroxiapatita pura la 50°C si
88°C, hidroxiapatita bifazica cu TCP si hidroxiapatita dopata cu magneziu.

Pudrele sintetizate

Tabel 4.1 Sinteze realizate

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

1 FHALT 50 20 HA

2 FHA2T 50 20 HA

3 FHA3T 50 20 HA

4 FHA4T 50 20 HA

5 FHAST 50 20 HA X X X
6 FHA6T 50 20 HA X X X
7 FHA7T 50 20 HA X X

8 FHAST 50 20 HA

9 FHAOT 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% % % %
20 | FMgHA3T 50 20 MgHA 1%
21 FMgHA4T 50 20 MgHA 1%
22 | FMgHAST 50 20 MgHA 1% X
23 | FMgHA6T 50 20 MgHA 5%
24 | FMgHA7T 50 20 MgHA 2% X %
25 [ FMgHAST 50 20 MgHA 1%
26 | FMgHAST 50 20 MgHA 1%
27 | FMgHA10T 88 1 MgHA 10% X X

cu un tub de Cu si un detector cu scintilatie.
In urmatoarele imagini avem difractogramele pentru pudre de hidroxiapatita

4.2 Validarea materialelor obtinute

4.2.1 Validarea fizica

Caracterizarea cu raze X a pudrelor

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

pura cat si hidroxiapatita dopata cu magneziu in diferite concentratii.

putem observa mai multe peak-uri de inaltd intensitate corespunzatoare planelor

Hidroxiapatita purd

Difractograma urmatoare este obtinuta de la o pudra de hidroxiapatita
nedopata si calcinata la 900°C pentru a obtine o cristalizare completa. Din imagine

hidroxiapatitei (002), (211), (112), (300) si (213) corespunzatoare cu fisa standard
PDF # 9-432 a hidroxiapatitei.Nu este detectata faza TCP sau CaO.
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Figura 4.5 Difractograma pudrei de hidroxiapatita calcinata la 900 °C

Hidroxiapatita dopata cu 1% si 5% Magneziu

Pentru aceste doua compozitii peak-urile de intensitate puternica se afla in
regiunea 31°, certificand faptul ca am obtinut o pudra cu grad ridicat de
cristalinitate. Prezenta MgO este identificata in dreptul 43° punand in evidenta
prezenta dopantului in cele 2 compozitii studiate.

Pentru compozitia MgHA 1% nu a fost identificata nici o alta faza secundara.

Dimpotriva pentru compozitia MgHA 5% apar trei peak-uri de B-TCP
corespunzatoare planurilor (0210), (220) in conformitate cu fisa standard PDF # 9-
169 a B-TCP.

Prezenta acestei faze, care este perfect biocompatibila, nu impiedica
folosirea acestei compozitii ca biomaterial. Aparitia acestor faze de B-TCP sau CaO
induse de adaugarea dopantilor este cunoscuta din literatura.
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Figura 4.6 Difractograma pudrei de MgHA 1% calcinata la 900 °C
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Figura 4.7 Difractograma pudrei de MgHA 5% calcinata la 900 °C
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Figura 4.8 Analiza EDS a elementelor chimice prezente in pudra de MgHA 5%

keV

calcinata la 900 °C

Caracterizarea prin microscopie electronica cu baleiaj

Pentru a vedea structura pudrelor sintetizate si marimea grauntilor, acestea
au fost analizate cu microscopul cu baleiaj de electroni MEB FEG, Hitachi S4700 la 6

KV si 10 mA prin metalizare cu carbon.

BUPT



96 Rezultate si discutii - 4

Din imaginile urmatoare putem vedea ca am obtinut o pudra cu granulatie
find si care in urma porcesului de calcinare formeaza conglomerate, deci trebuie
macinata fnainte de folosire in cadrul barbotinei. Din figurile 3.8 a, b si f putem
vedea ca marimea grauntilor este mai mica de 1 uym si ca acestia s-au cristalizat
bine in urma tratamentului termic la 900° timp de o ora.

(O I I B R | (I R A R R B

6.0kV 13.1mm x30.1k SE(V) 10/6/2011 1.00um 6.0kV 13.1mm x30.0k SE(V) 10/6/2011 1.00um

(O T T I B B R B

6.0kV 13.1mm x3.50k SE(U) 10/6/2011 10.0um

6.0kV 13.1mm x7.00k SE(V) 10/6/2011 [ R A
1.00um

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 biologica

Pentru certificarea produselor de diferite concentratii sunt biocompatibile s-a
recurs la testarea acestora in cadrul unui test de cotoxicitate si in fluid biologic
simulat.

Test de citotoxicitate

Evaluarea raspunsului celular este realizata printr-un test indirect asupra
pudrelor de hidroxiapatita realizate si calcinate o ora la 900°C si sterilizate timp de
45 de minute.

Pudrele sunt amestecate cu un mediu de cultura celulara (care nu contine
ser bovin fetal) timp de 20 de ore la 37°C sub agitatie (80 rot/min). Lichidul este
extras si filtrat, se adauga 10% ser bovin fetal si se aseaza peste celule (osteoblaste
MC3T3-E1) aflate in cultura cu 24 de ore inainte. Cate 200 pl de mediu este pus in
fiecare godeu si totul este lasat 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 si cuantificarea activitatii
celulare al osteoblastelor cu scopul de a identifica eventualele efecte citotoxice.

100%

90%

80%

70%

60%

50%

40%

20%2 I I - I I
0% - . : : : : .

30%
10%
control HA powder  HA-TCP HA1%Mg HA2%Mg  HA5%Mg
\_ medium powder powder powder powder

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

Dupd cum putem vedea si in graficul de mai sus toate pudrele sunt
biocompatibile avand procentajul de activitate celulara intre 90-100% fata de mediul
de control. Desigur se pot observa unele diferente mici intre diferitele compozitii,
hidroxiapatita pura are o activitate celulara de 100% pe cand materialul bifazic HA-
TCP este la doar 90 % si MgHA 5% doar 89%. Dintre celelate esantioane putem
identifica cel mai bun raspuns in afara de hidroxiapatita in cazul MgHA 1%.
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Pastile realizate

Din pudra sintetizata au fost realizate probe pentru a efectua teste asupra
lor. Acestea au fost turnate in mulaje realizate din ghips si au diamentrul de 16 mm
si inaltimea de aproximativ 2-3 mm.

Figura 4.10 Pastile demulate; a. neslefuite ; b. uscate si slefuite

Aceste pastile au fost uscate in incubator dupa demulare si sinterizate la
temperaturi inalte pentru a le densifica. Fiecare compozitie are o temperatura
diferita de sinterizare in functie de compozitia chimica.

Figura 4.11 Cuptorul utilizat pentru sinterizarea probelor
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Tabel 4.2 Compozitiile pastilelor realizate pentru testele biologice si mecanice

Numar Numar, Temperatura
Nr Nume Compozitie Esantioane e_santl_oane [°c]
sinterizate
I ——
S1 FHAST HA 35 30 1250
S2 | FMgHAST | MgHA 1% Mg 43 35 1250/1350
S3 | FMgHA2T | MgHA 5% Mg 26 25 1250/1350
S4 | FMgHAZ7T | MgHA 2% Mg 63 50 1250/1350
S5 FHA14T HA-TCP 67 35 1120
HA- 98% HA+2%
S6 Aluminal Alumina 29 25 1150
HA- 70% HA+30%
57 Alumina2 Alumina 29 25 1150
HA- 50% HA+50%
S8 Alumina3 Alumina 23 20 1150
HA- 30% HA+70%
S9 Alumina4 Alumina 29 25 1150
S10 | Aluminal Al203 37 30 1400

Figura 4.12 Esantioane de MgHA inainte si dupa sinterizare

BUPT



100 Rezultate si discutii - 4

Testarea in fluid biologic simulat SBF

Pentru a studia comportamentul esantioanelor densificate in fluid biologic
simulat am creat o solutie de SBF in care am imersat probele pentru o perioada de
30 de zile. Dupa intervalul de 30 de zile se examineaza probele pentru a vedea daca
au aparut precipitati pe suprafata acestora si daca s-a modificat microduritatea.

Figura 4.14 Probele imersate in fluid Figura 4.13 Container cu
biologic simulat solutie SBF pentru
referinta

Dupa 30 de zile in acest incubator probele sunt scoase din fluidul biologic
simulat si examinate din nou fizic si mecanic pentru a vedea influenta acestuia pe
termen mediu.

4.3 Proprietati mecanice

Pentru evaluarea efectului parametrilor de sinteza si a cantitdti de dopant
asupra produselor finale obtinute s-au efectuat prima datd teste de caracterizare
fizicd pentru a certifica compozitia obtinutd, si dupa aceasta teste de verificare a
citotoxicitatii.

Dupa aceea pulberea obtinutd a fost validatd ca fiind hidroxiapatita,
respectiv hidroxiapatita dopatda cu magneziu biocompatibila. Dat fiind faptul ca stim
proprietatile fizice si biologice ale materialului se pot efectua teste mecanice pentru
a vedea influenta tuturor parametrilor asupra compozitiilor obtinute. Atfel s-au
realizat teste pentru determinarea densitatii si de asemenea pentru determinarea
microduritatii din care se poate deduce ulterior si tenacitatea.
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A. Densitatea

Pentru a calcula densitatea am folosit metoda de masurare a masei si a
volumului probelor realizate.

Tabel 4.3 Densitatea esantioanelor raportata la densitatea teoretica a hidroxiapatitei

MgHA | MgHA | MgHA | MgHA | MgHA | MgHA | MgHA | MgHA | MgHA
Nr 1% 2% 5% 1% 2% 5% 1% 2% 5%
Crude Sinterizate la 1250°C Sinterizate la 1350°C
————
1 123 | 1,18 | 1,03 | 2,32 | 2,12 | 1,72 | 2,35 | 2,28 | 1,79
2 1,19 | 1,22 | 1,05 | 221 | 211 | 1,63 | 249 | 2,33 | 1,81
3 1,18 | 1,06 | 1,02 | 22 | 207 | 1,65 | 2,38 | 2,28 | 1,83
4 119 | 1,21 | 1,03 | 215 | 208 | 1,69 | 2,36 | 2,31 | 1,78
5 123 | 1,09 | 1,07 | 223 | 212 | 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
0,
Yo HA | 3825 | 37.84 | 33.01 | 70.53 | 66.66 | 53.33 | 76.12 | 73.07 | 57.46
Teoretic

Putem observa cd adaosul de magneziu in cantitdti prea mari afecteaza
negativ densitatea initiala si finala a esantioanelor. Acest lucru ne poate indica de
asemenea ca hidroxiapatita dopatda cu magneziu are nevoie de temperaturi mai
inalte de sinterizare pentru o densificare corespunzatoare.

Densitatea esantinanelor inainte si dupa tratamentul de sinterizare
10
=1
a4+
a4
ol
P = crude
Dr(%e & 2 01250°C
40 = 01350°C
1
0+
10 L
a
Ha 1% Mg & 2960 A S%MeH A

Figura 4.15 Graficul densitatilor probelor realizate si tratate termic la diferite
temperaturi
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Din figura 3.16 putem vedea cum densitatea este imbunatatita la cresterea
temperaturii de sinterizare si aceasta este afectata negativ de cantitatea de dopant
adaugata. Este posibil ca din cauza diferentelor de dimensiuni ale ionilor de
magneziu in structura cristalografica sa creeze modificari structurale care se
manifestd intr-o pudrd cu densitate mai micd, deci si produsul final va avea
asemenea probleme.

B. Microduritatea Vickers

Pentru a vedea evolutia duritatii materialului in functie de temperatura de
sinterizare si de compozitie se utilizeaza un microdurimetru, microdurimetrul
Wolpert 402MVD, cu ajutorul caruia putem masura diagonalele lasate de varful de
identare si astfel calcula valorile duritatii. Pentru vizualizarea acestor diagonale s-a
utilizat microscopul electronic cu baleaj din cauza limitarilor microscopului optic.

Tabel 4.4 Valorile microduritatii pentru esantioanele de MgHA sinterizate inainte si

dupa SBF

HV HV

Compozitie inainte dupa

de SBF 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 realizata o comparatie a esantioanelor in functie de valorile obtinute
pentru a identifica mai usor diferentele, astfel din figura urmatoare putem observa
cum microduritatea prezinta valorile cele mai crescute in cazul MgHA 1% sinterizata
la 1350°C, valoare cu aproximativ 20% superioara celei a HA nedopate. De
asemenea o0 valoare superioara HA nedopate se identifica si in cazul MgHA 2%
sinterizata la 1350°C. Valorile pentru esantioanele MgHA 5% sunt extrem de
scazute si in raport cu hidroxiapatita pura.
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HV

263.79 260.19

226.75
180.53
108.04
60.28
4498 1
HA

MgHA 1% MgHA 1% MgHA2% MgHA2% MgHA5% MgHA5%
Y 1250° 1350° 1250° 1350° 1250° 1350° )

Figura 4.16 Graficul valorilor microduritatii Vickers pentru esantioanele sinterizate

Deoarece am imersat probele in fluid biologic simulat am dorit si
determinarea proprietatilor mecanice ale acestora dupa un interval de 30 de zile si
compararea acestora cu valorile initiale. Astfel in figura 3.18 si 3.19 putem vedea
graficele de comparatie intre ale esantioanelor tratate termic inainte de a fi imersate
in fluid biologic simular si dupa 30 de zile.

4 N
HVla 30 de zile dupa SBF

237.77
212.14

200.14

195.99

63.82

B .

MgHA 1% MgHA 1% MgHA 2% MgHA 2% MgHA 5% MgHA 5%

\_ 1250° SBF 1350° SBF 1250° SBF 1350° SBF 1250° SBF 1350° SBF

Figura 4.17 Graficul valorilor microduritatii Vickers pentru esantioanele sinterizate si
imersate in SBF timp de 30 de zile
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S

-

N
EHV inainte de SBF  ®HV la 30 zile dupa SBF
263.79 260.19
60.28 63.82
44'9840.11
MgHA 1% MgHA 1% MgHA 2% MgHA 2% MgHA 5% MgHA 5%
1250° 1350° 1250° 1350° 1250° 1350°
J/

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 viteza de 1mm/min si forta maxima de 60N.

Diagrama tensiune - deformatie

e#eees HA1250C

e MgHA 2% 1350 ==

® MgHA 5% 1250 === MgHA 5% 1350 ===== HA-Al203

MgHA 1% 1250 == == =MgHA 1% 1350 == == MgHA 2% 1250

% ’—, yd

7

Tensiune [MPa]

deformatie [mm]

Figura 4.19 Graficul tensiune - deformatie pentru esantioanele sinterizate la diferite

temperaturi
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Dupa trasarea curbelor tensiune-deformatie pentru diferitele compozitii s-au
realizat calculele pentru modulul de elasticitate utilizand domeniul liniar al curbelor
si s-a relizat comparatia intre valorile obtinute pentru esantioanele tratate termic si
pentru cele care au fost imersate in fluid biologic simulat timp de 30 de zile.

Din figura 3.22 putem observa cd MgHA 2% 1350°C prezintda cea mai
ridicatd valoare de 92, pe cand HA pura prezintd o valoare de mai putin de jumatate
cu 42. Nici compozitia de MgHA 1% 1250°C nu prezinta proprietati scazute fata de
HA, dimpotriva are o valoare cu 75% mai ridicata.

Din figura 3.23 putem observa cum valorile modulului de elasticitate scade
pentru toate esantioanele dupa expunerea la mediul biologic simulat dar totusi
ramane superioara compozitie de HA pura.

In figura 3.24 avem alaturate toate valorile Thainte si dupa 30 de zile in fluid
biologic simulat pentru a putea vedea cum proprietatile variaza la expunere, acestea
scazand cu aproape 30% in unele cazuri.

4 ™
Modul Young E [MPa]

92.340

73.634

52.184
42.960 44256
j i 3i8276 I I

HA 1250°C MgHa1% MgHa1% MgHA2% MgHA2% MgHA5% MgHA 5%
1250°C  1350°C  1250°C  1350°C  1250°C  1350°C

AN

Figura 4.20 Comparatie intre valorile modulului de elasticitate pentru diferitele
compozitii de materiale
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4 N
Modul Young E [MPa] - probe SBF 30 zile
56.873
44.965
38.749
31.967 31.926
i i 24.239
MgHa 1% MgHa 2% MgHa 5% MgHa 1% MgHa 2% MgHa 5%

\_ 1250°C SBF 1250°C SBF 1250°C SBF 1350°C SBF 1350°C SBF 1350°C SBF y,

Figura 4.21 Comparatie intre valorile modulului de elasticitate pentru diferitele
compozitii de materiale dupa imersare in fluid biologic simulat timp de 30 de zile

' ™\
Modul Young [MPa]

92.340

73.634

56.873
52.184
44.256
38.276 38.749
I I 34.805 31.967 31.926

MgHa MgHa MgHA MgHA MgHA MgHA MgHa MgHa MgHa MgHa MgHa MgHa
1% 1% 2% 2% 5% 5% 1% 2% 5% 1% 2% 5%
1250°C 1350°C 1250°C1350°C1250°C 1350°C 1250°C 1250°C 1250°C 1350°C 1350°C 1350°C

SBF SBF SBF SBF  SBF  SBF

- J/

Figura 4.22 Comparatie intre valorile modulului de elasticitate pentru diferitele
compozitii de materiale inainte si dupa imersare in fluid biologic simulat timp de 30
de zile
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Determinarea modulului de elasticitate prin raspunsul la vibratii libere

Experimental se doreste sa se stabileasca pulsatia fundamentala a unui disc
corespundator cazului in care discul este liber.

Aceasta frecventd este lagatda de modulul lui Young, E, si de densitate asa
cum s-a vazut In sectiunea precedentd, printr-o relatie care ne va permite sa
determinam E. Similar se poate face si pentru alte frecvente proprii.

Pentru obtinerea unei miscari vibratorii s-a aplicat cu o bild mica rigida un
impact discului. Raspunsul la vibratii poate contine mai multe moduri, motiv pentru
care se poate extrage componenta fundamentala a raspunsului (f.;,), prin filtraj sau
sa se aplice metoda (16) pentru cazul cu mai multe grade de libertate.

T

— PPEER EREEEAEATTR TREEE | 5EF EEROERE

sevise Fanaise Cptire.

= APEER BREERARRCTR TEREE GREEEnOns PEe

o [T

[ | *
BEEA R

& 14 ot Comer 8001 [ 1k 250 ol bRt = u.; ;ﬂ e || [T g..;
Figura 4.23 Captura semnal inregistrat de Figura 4.24 Esantion din semnalul
pe monitor inregistrat
Cazul 1

0.6 T

0.5+

0.4

0.3

02

S
0 / A\ b
/ \/ TR v VAR =

-0.1 IN \

-0.2

-0.3

-0.4 ; :

0 0.001 0.002 0.003

t[s]

Figura 4.25 Semnalul de vibratii pentru HA-1250 0C
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Cazul 5

-0.75
-1 ;
0 0.002 0.004 0.006
t[s]
Figura 4.26 Semnalul de vibratii pentru HA 5%Mg -1250 0C
Cazul 12
0.75
0.5 ﬂ
0.25
0 ‘ A/\ I /\/\ N
- y V S RV w
%
-0.25
0.5 e
-0.75
-1
0 0.002 0.004 0.006
t[s]

Figura 4.27 Semnalul de vibratii pentru HA5%Mg-12500C -SBF Suport
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X(1)

Cazul 15

0.75

0.5+

0.256

A

0.002

0.004

0.006

t[s]

0.008

0.01

Figura 4.28 Semnalul de vibratii pentru HA5%Mg-12500C -SBF Liber

Tabel 4.5 Valorile modulului de elasticitate (Young) determinate pe baza
masuratorilor de vibratii

Nr. Nume fisier r[s] fi [s™] EE(:,(; g)[(:ﬂ [MIIE'-‘a]
I S ———— e R L i
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 | MIALIIS0 407367 | 3983579 | 6.0 21 | 57.99
g | MoRROZ1230 | 4159270 | 3207.603 | 6.0 20 | 39.77
5 | MOMA21350 41527543 | 6135.010 | 6.0 21 | 96.30
6 | MIMA91250 | 4086452 | 423520 | 6.0° 20 | 6553
7 | MIMASI3S0 1 1044.341 | 3218404 | 6.0 20 | 39.31
8 HA'AI'_Zigé'rlwo 2368.284 | 6015.566 | 6.5 2.8 | 93.12
g | MIMAGL-I250SBF | 1371 030 | 4015386 | 6.0 2.0 | 5899
10 | MIMAOZ1250SBF | 1592309 | 3407538 | 6.0 20 | 4246
11 | MOHAOZIIS0SBF | 1726.6037 | 3985.922 | 6.0 20 | 5821
12 | MOPAZL SO | 1063.605 | 1785.641 | 6.0 20 | 67.32
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13 | MOHADS-1250SBF | 5450 1465 | 4463.032 | 6.0 2.0 34.89
Suport
14 MgHAOLlib};SOSBF 1152.369 | 1528.214 | 6.0 2.0 45.36
MgHAO5-
15 | oeoteo> | 1453.289 | 2985589 | 6.0 2.0 32.71
16 | MHAO01-1250 | 4445855 | 4271.005| 6.0 2.0 55.55
Suport
/
Modul de elasticitate - vibratii [MPa]
96.3
g

Figura 4.29 Modulul de elasticitate determinat prin metoda vibratiilor

4.4 Testarea termografica

Aceasta masuratoare s-a
Thermovision A40M.

facut cu

ajutorul

echipamentului

FLIR
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Figura 4.30 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru HA pura
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Figura 4.31 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru MgHA 2% sinterizata la
1250°C
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26.0°C 94 Analysis | = Position | °%, Obj. Par| € Image [ Text comment
Label | value I
241°C
c
254
24
23]
=
21_| T T T T T T T T T T T T T T T T
g % 5 260 2% B b0 a0 550 b0 5% 750 b0 %0 ko 1050 00 120
Kill| =
D Label Function Yalue Time: Cursor
ey " & e -
elafa]~

Figura 4.32 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru MgHA 5% sinterizata la
1250°C
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Figura 4.33 Evolutia temperaturii pe aria examinata pentru toate esantioanele
comparate
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4.5 Formarea unei aplicatii de implant osos

Pentru a exemplifica una din aplicatiile acestor produse a fost realizat un
implant vertebral din hidroxiapatitd dopata c 1% magneziu cu ajutorul unui mulaj de
gips.
Aceste tipuri de implanturi se pot realiza atat dense cat si cu structura
macroporoasa cu ajutorul bilelor de PMMA.
Pentru formarea implantului se incepe de la un mulaj metalic realizate pe o
masina cu comanda numerica si in functie de ce tip de implant se doreste avem
doua posibilitati:
a.Dacd se doreste obtinerea unui implant dens se realizeaza un mulaj de
gips pornind de la mulajul metalic si se realizeaza o barbotina de MgHA
1% care se toarna in acesta

b.Pentru obtinerea unui implant macroporos mai intdi trebuie obtinuta
stuctura organica si de abia ulterior se adauga barbotina de MgHA si se
trateaza termic pentru eliminare bilelor de PMMA care lasa goluri sub
forma sferica cu diametrul de 500-600 um.

Figura 4.34 Mulaj de gips pentru Figura 4.35 Mulaj metalic pentru implant
turnarea implanturilor osoase 0S0s

Figura 4.36 Implant dens realizat din Figura 4.37 Suportul organic din bile de
MgHA 1% PMMA pentru implanturile macroporoase
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Figura 4.38 Structura macroporoasa
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5 CONCLUZII SI PERSPECTIVE

A.Sinteza prin precipitare

Avantajele cele mai importante ale acestei metode sunt urmatoarele:

L] Parametrii pot fi modificati independent unul de celalalt

=  Asigura o siguranta mai mare a sintezei

. Pudra obtinuta este nanometrica

= Se pot incorpora cantitdti semnificative de dopanti la nivelul matricii
cristaline

] Se pot obtine cantitati importante de produs in functie de dimensiunea
bioreactorului utilizat

Temperatura de sinteza a fost variatd pentru a vedea efectul acesteia asupra
pudrelor, rezultand ca aceasta nu schimba compozitia produsului final.
Varierea stoechimetriei pentru HA a fost realizatd printr-un deficit de Ca care a
rezultat Tn aparitia unei HA-TCP bifazice care poate avea proprietati de
osteointegrare mai bune datoritd resorbtiei treptate a TCP-ului care permite osului
sa creasca in locul acestuia.

B.Posibilitatile de dopaj

De ce magneziu?

Acesta este un element chimic care se ragaseste si la nivelul osului natural
si stabilizeaza termic beta TCP-ul si evita formarea alfa TCP-unul si aparitia
aluminatilor in compozitele HA-AI203.

In acelasi timp exista numeroase studii care indica Tmbunatatire
proprietatilor mecanice prin acest dopaj. [138-143] Prin metoda de sinteza aleasa
magneziul poate fi incorport in structura cristalina a hidroxiapatitei.

C.De ce am lucrat cu barbotine?

Putem a obtine o densitate cruda mai buna raportata la probele obtinute
prin presaj uniaxial s-au realizat barbotine cu pana la 70% continut de materie
uscatd. Se pot obtine bune densitati crude de aproximativ 35-45%.

Se pot fabrica forme complexe: discul intervertebral, oasele craniului etc.

Cantitatea de materie uscata foarte ridicata de 70% s-a obtinut prin
macinarea pudrei in avans in dispozitivul de polipropilena cu bilele de alumina in
interior deoarece in urma calcindrii grauntii sunt aglomerati si nu se pot utiliza in
barbotina inca.

Au aparut modificari in cazul HA dopate in realizarea barbotinei deoarece
cantitatea de materie uscata totalda incorporata a fost mai scazuta si cu materialul
de MgHA 10 % nu s-a putut realiza barbotina din cauza densitatii scazute a acestuia
care nu permite incorporarea de cantitati semnificative in barbotina.
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D.De ce am realizat materiale bifazice cu alumina?

Pentru a imbunatatii proprietdtile mecanice ale hidroxiapatitei pentru
aplicatii Tn 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 in implantologie.

E.Realizarea unei aplicatii de implant

Pentru a exmeplifica una din aplicatiile acestor produse a fost realizat un
implant vertebral din hidroxiapatita dopata cu 1% magneziu cu ajutorul unui mulaj
de gips.

Aceste tipuri de implanturi de pot realiza atat dense céat si cu structura
macroporoasa cu ajutorul bilelor de PMMA.

Concluzie generala

Ca si concluzie generala putem spune ca pudre de hidroxiapatita si
hidroxiapatitd dopatda au fost sintetizate prin metoda precipitatii apoase si ca
hidroxiapatita a fost dopata cu diferite cantitati de magneziu (1%, 2%, 5% si 10%).
Aceasta metodda de sintezd a hidroxiapatitei permite un cotrol al parametrilor
(stoechiometria reactivilor, temperatura, viteza de rotatie, si pH) mai bun si o buna
reproductibilitate.

Efectul doparii cu magneziu a fost studiat prin:

- Difractie cu raze X pentru pudrele calcinate la 900°C

- Morfologia a fost observata cu ajutorul microscopului cu baleiaj de
electroni

- Densitatile au fost masurate si comparate prin metoda calculului
volumului si masei

- Au fost realizate teste de citotoxicitate pe liniile osteoblastice

- S-au masurat caracteristicile mecanice ale esantioanelor turnate si
densificate prin sinterizare la temperaturi inalte

Pentru pudrele cu magneziu in cantitati mai mari a fost evidentiata prin
difractometrie cu raze X prezenta BTCP-ului care nu afecteaza negativ
biocompatibilitatea, dimpotriva poate permite o mai bunad osteointegrare deoarece
acest este resorbabil si permite osului natural cresterea in legatura stréansa cu
implantul fara sa dispara prea repede deoarece suportul de hidroxiapatita ramane
pentru a asigura stabilitate.

Pentru concentratia de 1 wt% magneziu nu a fost identificata nici o faza
secundara.

Un alt aspect al cresterii cantitatii de dopant se observa si in densitatea
esantioanelor realizate si sinterizate sau crude, aceasta scade direct proportional cu
crestearea cantitatii de magneziu, astfel pentru MgHA 10% nu au putut fi realizate
esantioane deoarece pudra nu a putut fi pusa sub forma de barbotina.

Etapa urmatoare a constat in studiul pudrelor de hidorxiapatita dopate
pentru evaluarea proprietatilor mecanice si biologice. Pentru a putea realiza aceste
teste hidroxiapatita a fost pusa in forma pe cale lichida cu ajutorul unei barbotine.
Aceasta metoda de formare a esantioanelor solide de hidroxiapatitéd este adesea
utilizata pentru conceptia implanturilor osoase macroporoase utilizate pentru
osteointegrare. In prealabil pudrele obtinute au fost calcinate la 900°C timp de o ora
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si macinate timp de 3 ore pentru spargerea aglomeratilor formati in urma
tratamentului termic.

Inainte de formarea esantioanelor de hidroxiapatita solide pudra a fost
testata la citotoxicitate cu linia celulara de osteoblaste MC3T3-E1. In urma acestei
examinari a fost evidentiata biocompatibilitatea produselor sintetizate, dar exista o
diminuare a proliferarii celulare in cazul esantioanelor care contin cantitati mari de
magneziu (10%). Dimpotriva in cazul hidroxiapatitei dopate cu 1% magneziu se
observa o crestere a numarului de celule proliferate fata de hidroxiapatita pura acest
lucru indicand o imbunatatire a biocompatibilitatii la doparea cu cantitati mici de
magneziu.

Pudrele sunt puse in suspensie apoasa si barbotina astfel preparata prezinta
un continut de materie uscata de 60-70%. Dupa turnarea amestecului in mulajele
acestea se lasa la uscat o ora si se demuleaza, ulterior fiind tratate termic prin
sinterizare la 1250°C si 1350°C.

Finalitatea acestui studiu este de a studia proprietdtile mecanice ale
diferitelor compozitii pentru a determina combinatia ideala care nu afecteaza negativ
proprietatle biologice.

Esantioanele solide realizate din MgHA 5% au creat dificultati la punerea in
forma si acestea se manifestd si in proprietatile mecanice scazute.

Densitatea esantioanelor realizate este invers proportionald cu procentajul
de Mg2+ incorporat.

Microduritatea Vickers este cea mai buna in cazul esantioanelor cu 1% Mg si
2% Mg sinterizate la 1350°C.

Modulul de elasticitate cel mai mare il are MgHA 2% sinterizat la 1350°C, cel
al MgHA 1% fiind si 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 combinatia dintre proprietatile biologice si cele mecanice este cea
mai bund in cazul MgHA 1% aceasta a fost utilizata pentru realizarea implantului
0s0s

In ultima etapa a fost fabricata o aplicatie din pudra MgHA 1% sub forma
unui implant vertebral cu ajutorul unor mulaje metalice si din ghips.

Perspective de viitor

Aceste teste asupra materialelor sintetizate se pot continua utilizand o mai
mare varietate de parametrii de tratament termic si de realizare a esantioanelor
solide, precum si prin realizarea unor forme mai complexe.

Testele mecanice pot fi realizate n diferite conditii si de asemenea se pot
realiza teste de oboseala pentru studiul influentei eforturilor ciclice asupra structurii.
Avand in vedere ca exista posibilitatea de a obtine implanturi macroporoase acestea
se pot testa mecanic pentru studiul influentei gradului de porozitate asupra
modulului de elasticitate si a celorlalte proprietati.

Aceste materiale se pot combina cu alte ceramici, metale sau polimeri in
vederea obtinerii unui material compozit cu proprietati mecanice sau bilogice
superioare.
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