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Biomimicno dizajniranje nosaca na bazi hidroksiapatita u cilju

inkapsulacije antibiotika sa kontrolisanim otpuStanjem

Rezime

Predmet ove doktorske disertacije proistie iz aktuelne problematike inzenjerstva
koStanog tkiva, vezane za procese osteointegracije, implantiranja, kao i1 reSavanja
problema inflamacije na mestima ugradnje implanata.

Prvi deo disertacije posvecen je problemima vezanim za biokompatibilnost i
osteointegraciju materijala koji se koriste kao implanti u inZenjerstvu koStanog tkiva. S
tim u vezi, ispitivano je formiranje bioaktivnih prevlaka kalcijum hidroksiapatita (HAP)
na povrsini dve vrste potencijalnih implanata: metalnih i keramickih, biomimi¢nom
metodom. Ova metoda je pogodna jer omogucava dobijanje HAP-a sli¢nih strukturnih 1
morfoloskih karakteristika kao prirodna kost. Zasnovana je na koriS¢enju rastvora
sli¢nog jonskog sastava kao krvna plazma (poznatih kao simulirajuci telesni fluidi-STF)
pa su i uslovi nukleacije HAP-a slicni uslovima nukleacije u bioloskim sistemima.
Povrsina metala (nerdajuc¢i celik) prethodno je aktivirana nabacivanjem tankog sloja
silicijum dioksida, sa ugradenim OH grupama koje sluZe kao aktivni centri heterogene
nukleacije apatita. Keramicki supstrat- porozni HAP tretiran je u biomimi¢nom
medijumu u cilju unapredenja nanotopologije unutratrasnjih zidova poroznog nosaca
koja je optimalna za rast 1 aktivaciju Celija koStanog tkiva. Tri razliita polimera
(PLGA, celuloza i alginat) koriS¢ena su za funkcionalizaciju zidova poroznog nosaca
radi njegovog dodatnog nanodizajniranja i povecanja njegove aktivnosti na povrsini.
STF, kao i STF kombinovan sa serumom iz fetusa goveceta i Iglovim medijumom
koris¢eni su kao bioaktivni te¢ni medijumi u kojima se odvija biomimi¢na nukleacija
apatita.

Analizom faza formiranih u biomimi¢nom medijumu, metodom difrakcije X-
zraka, potvrdeno je da je HAP formiran na povrsSini svih uzoraka. Infracrvenom
spektroskopijom je utvrdeno da se radi o HAP-u blago promenjene stehiometrije.
Mikroskopija atomskih sila ukazala je na mehanizam nukleacije, dok je skenirajuca
elektronska mikroskopija ukazala na morfologiju nukleirane faze. Merenjem mase, uz

korekcije zapremine uradene BET metodom, pokazano je da debljina filma nukleiranog



HAP-a zavisi od vremena boravka uzoraka u biomimi¢nom medijumu, kao i od vrste
izabranog biomimi¢nog medijuma. Ispitana je i bioprihvatljivost ovih materijala u in
vitro 1 in vivo uslovima, pri ¢emu su dobijeni veoma dobri rezultati.

U drugom delu disertacije paznja je usmerena ka iznalazenju reSenja za
probleme ucestalih inflamacija koje se javljaju prilikom ugradnje implanata, kao i za
tretiranje oboljenja koStanog tkiva na lokalnom nivou, kontrolisanim otpustanjem leka
na obolelo mesto. Cilj je da se razvije takav implantni materijal koji ¢e imati
odgovaraju¢e osobine osteokondukcije 1 osteoindukcije i istovremeno oslobadati
bioloski aktivne molekule na medupovrsinu zivog tkiva i implanta. Veliki potencijal za
takvu primenu pokazao je hidroksiapatit koji je jedan od najzastupljenijih materijala u
inzenjerstvu koStanog tkiva, zbog cega je i izabran kao model-sistem za ispitivanje
kinetike otpuStanja antibiotika koji se koriste za leCenje infekcija koStanog tkiva.
Antibiotici su inkapsulirani u dva razli¢ita sistema: u polimer koji je zatim deponovan
na porozni apatitni nosac i u tablete dobijene kompresijom praSkastog apatita. Pored
apatitnih nosaca, kreiran je 1 nosa¢ za kontrolisano otpustanje lekova na bazi SiO,, i to
metodom sprej suSenja koja omogucéava dobijanje SiO; Cestica slozenog strukturnog
dizajna uz istovremenu imobilizaciju leka na Cesticama. Zatim je pracena brzina
otpusStanja antibiotika iz ovih sistema. Utvrdeno je da pogodno dizajnirani porozni
nosaci mogu zadrzati lek dovoljno dugo vremena da bi se kontrolisao proces lokalne

inflamacije.
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Biomimetic designing of scaffolds based on hydroxyapatite for

encapsulation of antibiotics with controlled release

Summary

The subject of this PhD thesis is derived from current problems of bone tissue
engineering, related to processes of osteointegration, implantation and resolution of the
problems arising from the implantation site inflammation.

The first part of the thesis examines problems of biocompatibility and
osteointegration of materials used as implants in bone tissue engineering. Thus, the
formation of bioactive coatings of calcium hydroxyapatite (CHA) on two potential types
of implants, metal and ceramic, using biomimetic method, was investigated. This
method is appropriate because it enables formation of CHA with similar structural and
morphological properties of a natural bone. It is based on the use of the solution of
similar ionic composition as human plasma (they are known as simulated body fluids-
SBF) and the conditions of CHA nucleation are similar to the conditions found in
biological systems. The metal surface (stainless steel) was previously activated by
spraying with the thin silica film, with OH groups that act as active centers of
heterogeneous nucleation of apatite. Ceramic substrate- porous CHA scaffold was
treated in biomimetic medium in order to improve nanotopology of scaffold inner walls,
optimal for growth and activation of bone tissue cells. Three different polymers (PLGA,
cellulose and alginate) were used for the functionalization of the scaffold walls in order
to achieve its additional nanodesigning and increase of its surface activity. SBF, as well
as the SBF combined with fetal calf serum and Eagle’s minimal essential medium, were
used as bioactive liquid medium, where biomimetic nucleation of apatite occurs.

The analysis of the phases formed in the biomimetic medium, using X ray
diffraction method, confirmed that CHA was formed on the surface of all samples.
Infrared spectroscopy showed that this is CHA of slightly shifted stoichiometry. Atomic
force microscopy pointed the mechanism of nucleation, while scanning electron
microscopy showed the morphology of nucleated phases. Mass measurements, with
volume corrections made using the BET method, showed that the thickness of nucleated

CHA film depends on the aging time of samples in SBF and the type of selected
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biomimetic medium. Also, bio-acceptability of these materials was investigated in vitro
and in vivo and very good results were obtained.

The second part of the thesis focuses on resolving the problem of frequent
inflammation that occurs during implantation, as well as the problem of local treatment
of bone tissue diseases, using controlled drug delivery to the affected area. The goal is
to develop such an implant material that will have required osteoinductive and
osteoconductive properties and simultaneously release biologically active molecules at
the interface of living tissue and the implant. Hydroxyapatite, as the one of the most
common materials in bone tissue engineering, showed a great potential for this
applications, and therefore it was chosen as a model system to study release kinetics of
antibiotics that are used in treatments of bone tissue infections. Antibiotics were
encapsulated in two different systems: in the polymer that was later incorporated in
CHA scaffold and tablets obtained by compression of apatite powder. Besides apatite
carriers, carrier for controlled drug delivery based on SiO, was also created, using the
spray drying method that allows obtaining the SiO, particles of complex structural
design with simultaneous drug immobilization on these particles. Afterwards, the
release rate of antibiotics from these systems was measured. It was concluded that
suitably designed porous carriers can sustain a drug long enough to control the process

of local inflammation.

Key words: biomimetics, hydroxyapatite scaffold, SiO,, drug carriers, drug release

kinetics

Scientific field: Natural sciences and mathematics
Specialized scientific filed: Chemistry and chemical technology
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1. UVOD

1.1. Biomimicna mineralizacija

Fasciniran raznovrsno$¢u i slozenoS$¢u prirodnih oblika i funkcionalno$¢éu
prirodnih materijala, ¢ovek pokuSava da kopira prirodu i razvije nove nacine sinteze
koji imitiraju prirodne procese. Pri tome, glavni cilj nije samo da se oponaSaju odredeni
bioloski sistemi, ve¢ da se iskoriste njima inspirisane ideje da bi se sintetisali novi
materijali. Tako se, zasnovana na ovim idejama, razvila nova istrazivacka oblast-
bioinspirisana ili biomimi¢na hemija materijala [1, 2].

Biomimi¢ni materijali imaju sposobnost da izazovu specificne odgovore
(adhezija, signalizacija, stimulacija) u telu tako Sto inkorporiraju peptide, nukleinske
kiseline, faktore rasta, ¢elijske receptore ili bilo koji aktivni biomolekul. Medu ovim
materijalima, posebnu paznju privlace biominerali zbog svoje slozene morfologije,
uredene na nekoliko hijerarhijskih nivoa, izuzetnih funkcionalnih osobina 1
biokompatibilnosti, pa se unutar Sirokog podrucja biomimike razvila grana koja se bavi
kreiranjem superstruktura slicnih prirodnim biomineralima. Po ugledu na proces
prirodne biomineralizacije u kome Zivi organizmi lue neorganske minerale u obliku
skeleta, Skoljki, zuba 1 dr., razvijen je proces biomimi¢ne mineralizacije, koja
predstavlja mocan pristup sintezi materijala kompleksnog oblika, hijerarhijske
organizacije 1 kontrolisane veli¢ine i oblika, u vodenoj sredini pod sobnim uslovima

1, 3].

1.1.1. Simulirajudi telesni fluid

Biomimi¢na metoda se zasniva na koriS¢enju presi¢enih vodenih rastvora,
poznatih kao simuliraju¢i telesni fludi (STF) koji imaju jonski sastav slican onom kod
ljudske krvne plazme [4]. STF se Siroko koristi za in vitro procenu bioaktivnosti
vestackih materijala ispitivanjem moguénosti formiranja apatita na njihovoj povrsini

kada se urone u ovaj rastvor, kao 1 za pripremu bioaktivnih prevlaka formiranjem



apatita, slicnog onom prirodno prisutnom u kostima, na razli¢itim tipovima supstrata
[4-6].

Henc¢ (L.L.Hench) i sar. (1972) su prvi pokazali da stakla u Na,O-CaO-SiO;-
P,0Os 1 NayO-SiO; sistemima, koja imaju sposobnost vezivanja za kost, formiraju
kalcijum-fosfatni sloj na svojim povrSinama kada se implantiraju u Zivi organizam,
preko koga i ostvaruju vezu sa tkivom kosti [7]. Takode su otkrili da se kalcijum-
fosfatni sloj moze formirati na ovim staklima i u in vitro uslovima, u rastvoru ¢ija je pH
vrednost podeSena na 7.4 dodatkom tris(hidroksimetil)amina i hlorovodoni¢ne kiseline
(Tris puffer). Kasnije su i Kitsugi (T. Kitsugi) i sar. pokazali da se kalcijum fosfatni sloj
formira na povrSini A-W staklo-keramike u zivom telu, omogucavajuci vezivanje za
kost [8, 9]. Ovaj sloj je XRD analizom identifikovan kao kristalni apatit. Kokubo (T.
Kokubo) i sar. [10] su pokazali da se in vivo formiranje apatita moze reprodukovati u
STF-u sa jonskim koncentracijama skoro jednakim onima u ljudskoj krvnoj plazmi i bez
dodatka organskih supstanci. Potvrdeno je i formiranje apatita na povrsini stakla tipa
Bioglass 45S5 u STF-u, ¢ijom je detaljnom analizom ustanovljeno da je sli¢an
kostanom mineralu po svom sastavu i strukturi [10, 11].

Na osnovu ovih rezultata, Kokubo i saradnici [12, 13] predlozili su da se STF
koristi za in vitro procenu bioaktivnosti veStackih materijala. Oni su kao osnovni
preduslov za vezivanje veStackog materijala za Zivu kost istakli formiranje apatita
slicnog koStanom, na njegovoj povrSini kada se implantira u Zivo telo. Takode su
predlozili da se ovo in vivo formiranje apatita moze reprodukovati u STF-u sa
koncentracijama jona skoro jednakim onima u ljudskoj krvnoj plazmi. To dalje znaci da
je moguce predvideti in vivo bioaktivnost nekog materijala nakon implanatacije u kost,
na osnovu formiranja apatita na njegovoj povrsini u STF-u [12-14].

Prvu formulaciju STF-a predlozio je Kokubo i ona nije sadrzala sulfatne jone,
kojih inace ima u krvnoj plazmi, pa je Kokubo uskoro korigovao ovu prvobitnu
recepturu (Tabela 1) [7, 12, 15]. Ova korigovana receptura za STF je usvojena i Siroko
koriS¢ena od strane mnogih istrazivaca. Korigovani STF, kao §to se vidi iz tabele, je
bogatiji hloridnim a siromasniji hidrogenkarbonatnim jonima, u odnosu na krvnu
plazmu. Tas (A.C. Tas) [16] je u svojim radovima koristio STF u kome je koncentracija
hidrogenkarbonatnih jona ista kao u krvnoj plazmi, a koncentracija hloridnih jona nesto

niza nego u Kokubovom STF-u (Tabelal). Ojan (A. Oyane) i sar. su zatim predlozili



recepturu po kojoj su koncentracije 1 hloridnih i hidrogenkarbonatnih jona iste kao u
krvnoj plazmi [5]. Medutim, dolazilo je do talozenja kalcijum karbonata prilikom
testiranja ili samog ¢uvanja ovog rastvora STF-a, posto je presi¢en ne samo u odnosu na
hidroksiapatit, ve¢ 1 u odnosu na kalcijum karbonat. Kasnije su Takadama (H.
Takadama) i sar. predlozili novi sastav STF-a, u kome su koncentracije hloridnih jona
iste kao u krvnoj plazmi, ali su koncentracije hidrogenkarbonatnih jona iste kao po
korigovanoj Kokubovoj recepturi [17]. Stabilnost ovog STF-a, kao i1 reproduktivnost
formiranja apatita na veStackim materijalima, poredeni su sa Kokubovim korigovanim
STF-om, i nikakve razlike nisu uocene. Korigovani STF je 2007. godine odobren od
strane Medunarodne organizacije za standardizaciju, kao reSenje za in vitro procenu

sposobnosti formiranja apatita na implantima.

Tabela 1. Koncentracije jona u nekim STF rastvorima i krvnoj plazmi

Koncentracija jona, mM

Na® K" Mg  Ca* CI  HCO; HPOs SO~

Krvna plazma 142.0 5.0 1.5 2.5 103 27 1.0 0.5
Prvi STF 142.0 5.0 1.5 2.5 148.8 4.2 1.0 0
Korigovani STF  142.0 5.0 1.5 2.5 147.8 4.2 1.0 0.5
STF/ A.C. Tas 142.0 5.0 1.5 2.5 125 27 1.0 0.5
STF/ Ojan 142.0 5.0 1.5 2.5 103 27 1.0 0.5
STF/ Takadama 142.0 5.0 1.5 2.5 103 4.2 1.0 0.5

Menjanjem sastava STF-a moze da se menja i sastav i struktura u njemu
proizvedenog apatita. Kim i sar. su pokazali da se apatit proizveden u konvencionalnom
STF-u razlikuje od koStanog 1 oni ovu razliku pripisuju visoj koncentraciji Cl” 1 nizoj
koncentraciji HCOs™ jona u STF-u, u poredenju sa krvnom plazmom [18]. Takode su
pokazali da se apatit sa sastavom i strukturom jednakim ili bliskim, koStanom apatitu
formira u STF-u ukoliko su koncentracije jona jednake ili bliske onima u krvnoj plazmi

5, 14].



1.1.2. Primena biomimicne metode za dobijanje
bioaktivnih prevlaka

Kao $to je ve¢ receno, biomimi¢na metoda se koristi za dobijanje apatitnih
prevlaka na razli¢itim tipovima supstrata. Mogucnost formiranja prevlaka na
materijalima kompleksnog oblika, dobijanje apatita sli¢nih strukturnih i morfoloskih
karakteristika kao kod prirodne kosti i blagi eksperimentalni uslovi, samo su neke od

prednosti ove metode [4, 6].

1.1.2.1. Bioaktivne prevlake na metalnim implantima

Biomimi¢na metoda moze da se iskoristi kao jedna od metoda za dobijanje
bioaktivnih prevlaka na metalnim implantima koji se Siroko koriste u stomatologiji i
ortopediji zbog svojih dobrih mehanickih osobina, biokompatibilnosti i otpornosti na
koroziju [19]. Ali, u mnogim slu¢ajevima odgovor kosti nije bio zadovoljavajuci zato
Sto koriS¢eni materijal nije mogao da stvori adekvatne veze sa ¢elijama koStanog tkiva
[20]. Neke prethodne studije su pokazale da prisustvo kalcijum fosfatnih prevlaka na
povrSini metalnih implanata ubrzava i1 poboljSava osteointegraciju, zbog njihove
bioaktivnosti 1 osteokonduktivnosti [13, 21, 22]. Postoje mnoge tehnike [23, 24] za
nanoSenje takvih prevlaka na povr§inu metalnih implanata ali biomimi¢na metoda je
jedna od najpogodnijih, posto podrazava proces mineralizacije koji se inace odvija u
kostima [4, 16, 25]. Medutim, mali broj materijala kao Sto su titanijumove legure,
silikatna stakla 1 neke staklo-keramike, imaju sposobnost formiranja apatita na svojoj
povrsini [4, 26-31]. Hen¢ je pokazao da silikatni materijali mogu inicirati formiranje
apatita, Sto kasnije utie na vezivanje za kost [32], pretpostavljajuci da je kombinacija
alkalnog pH 1 silanolnih grupa na povrSini dovoljna za akumulaciju kalcijumovih i
fosfatnih jona iz STF-a, nukleaciju i rast apatitnog sloja [33]. Kokubo i saradnici su
takode potvrdili znac¢ajnu ulogu SiOH grupa u iniciranju nukleacije apatita [26]. Li (P.
Li) 1 sar. su ispitivali uticaj temperature sinterovanja silike na sposobnost formiranja
apatita i zakljucili su da kristalizacija apatita na povrSini silike zavisi od brzine hidrolize
na ovoj povrsini, odnosno da je odredeno prisustvo silanolnih grupa neophodno da bi se

pokrenula heterogena nukleacija apatita iz metastabilnog STF-a [34].



Iz svih ovih studija moze se zakljuciti da se formiranje apatita na povrSini
metala moze ubrzati prethodnim prevlacenjem povrSine metala tankim slojem oksida
(Si10,, TiOy), sa ugradenim OH grupama unutar oksidnog sloja koje sluZe kao aktivatori
heterogene nukleacije apatita prilikom talozenja kalcijumovih i fosfatnih jona iz

presi¢enog STF-a [28, 32].

1.1.2.2. Biomimic¢na metoda i dizajniranje poroznih nosaca

Biomimi¢na metoda se ¢ini pogodnom i za dodatno dizajniranje poroznih
apatitnih nosaca, prethodno sintetisnih bilo kojom metodom, posto se pokazalo da na
ovaj nain nastaju strukture slicne onima u prirodnoj kosti [35, 36]. Adekvatna
nanotopologija unutras$njih zidova poroznih nosaca je bitna za normalan rast ¢elija, zbog
¢ega je njihov biomimicni tretman u STF-u ¢esto neophodan [6].

U sklopu inzenjerstva kostanog tkiva velika paznja se poklanja sintezi aktivnih,
poroznih keramickih struktura/nosaca dobro definisane morfologije unutrasnjih zidova.
Ove strukture se wuglavnom izgradene od kalcijum hidroksiapatita (HAP,
Ca;o(PO4)s(OH),) malo promenjene stehiometrije. Nosa¢i na bazi HAP-a se Siroko
koriste u stomatologiji i ortopediji zbog biokompatibilnosti i osteokonduktivnosti [37,
38], a zbog svoje arhitekture sli¢ne onoj kod prirodne kosti, porozni HAP se koristi kao
materijal za punjenje koStanih defekata [39]. U kombinaciji sa odgovaraju¢im
polimernim/biopolimernim tankim filmovima (zbog njihove biokompatibilnosti,
mehanickih osobina i biodegradabilnosti), ovi nosa¢i mogu da pruze dobru osnovu za
pokretanje rasta i1 aktivnosti koStanih ¢elija [40]. Medutim, pored poroznosti 1 raspodele
veli¢ine pora nosaca, topologija pora, tj. raspored strukturnih elemenata koji ¢ine zidove
pora na nanonivou, je takode veoma vazna. Odgovaraju¢a morfologija zidova nosaca
moze se posti¢i pomocu biomimi¢nog medijuma, samonukleacijom cestica HAP-a na
povrsini keramickog nosaca funkcionalizovanog odgovaraju¢im polimernim filmovima
[6].

Primenom polimera prilikom dizajniranja nosaca poboljSava se nanotopologija
unutrasnjih zidova nosaca §to omogucava efikasnije aktiviranje ¢elija i olakSava proces
¢elijske proliferacije i rasta. Jedan od najcesc¢e koriS¢enih polimera u poslednjoj deceniji
je poli(laktid-ko-glikolid), PLGA (kopolimer poli mlec¢ne kiseline (PLA) 1 poli glikolne

kiseline (PGA)) zbog svog medicinski odobrenog statusa i moguénosti kontrolisanja



brzine degradacije menjanjem odnosa kopolimera [41-43]. Strukturna formula PLGA

prikazana je na slici 1.

O

H

O
HO Oy

O

Slika 1. Strukturna formula PLGA (wikipedia.org)

Takode, prirodni polisaharidi, sa svojom supramolekulskom samoorganizacijom
u polisaharidne lance, su obecavaju¢i materijali za usmeravanje biomimicne
mineralizacije kalcijum fosfatnih keramika na nanonivou, kao i formiranje kalupa sa
arhitekturom povoljnom za rast ¢elija (slika 2). Strukturne matrice na bazi polisaharida
mogu da posluze za poboljsanje hemijskih i funkcionalnih osobina razli¢itih keramickih

struktura, vaznih za adheziju i rast ¢elija [44].

b)

Slika 2. Strukturna formula: a) celuloze, b) alginata (Isbu.ac.uk)



Jedan od najCesSce ispitivanih polisaharida za sintezu nosaca u inZenjerstvu
kostanog tkiva je celuloza (slika 2a), zbog veoma dobre biokompatibilnosti, male brzine
degradacije 1 moguénosti manipulisanja brzinom degradacije u zavisnosti od duZine
lanca i stepena kristalnosti [44-46]. Pored celuloze, iz grupe polisaharida pogodnih za
ove namene izdvaja se i alginat (slika 2b) koji se uglavnom koristi za inkapsulaciju i
imobilizaciju razli¢itih ¢elija i lekova, ali se pokazao efikasnim i kada se koristi u
inzenjerstvu koStanog tkiva [47-51].

Dakle, nanotopologija unutrasnjih zidova HAP/polimer kompozitnog nosaca
mogla bi da se unapredi biomimi¢nim tretmanom u STF-u. Dobijene in vitro strukture,
pored toga Sto bi poboljSale nanostrukturni dizajn unutrasnjih zidova 3D nosaca, takode

daju ideju o moguéem razvoju takvih struktura u in vivo uslovima [8, 12, 52].



1.2. Kontrolisano otpuStanje lekova u inZenjerstvu
koStanog tkiva

Sa produzenjem zivotnog veka u novije vreme, u odnosu na ranije kada tehnike
leCenja nisu bile toliko razvijene, primecuje se trend porasta poremecaja u
funkcionisanju miSi¢no-skeletnog sistema. Povrede kostiju 1 hrskavice javljaju se usled
degenerativnih, hirurSkih ili traumati¢nih procesa i znacajno ugrozavaju kvalitet Zivota.
Autologna  transplantacija se dugo smatrala zlatnim standardom  zbog
imunokompatibilinosti, iako postoji nekoliko ograni¢enja kao S§to su neophodnost
sekundarne operacije 1 ograni¢ena kolicina donorskog tkiva. Alograftovi ili
ksenograftovi, koji podrazumevaju transplantaciju tkiva dobijenog od ljudskog donatora
odnosno neke druge vrste, su opcioni tretmani, ali tu se javljaju problemi poput
moguceg prenosa patogena od donatora, imunogeni odgovor i visok rizik od infekcije.
Stoga se razvija inZenjerstvo tkiva, kao disciplina koja istrazuje veStacke materijale koji
bi se koristili kao alternativa pomenutim tipovima implanata i na¢ine njihove sinteze,
kao 1 terapijske procese za lecenje tesko povredenih pacijenata minimalno invazivnim
tehnikama. Strategije inZenjerstva kostanog tkiva uglavnom se zasnivaju na sintezi
kostanih nosaca koji imaju viSestruku ulogu: daju potporu oste¢enom koStanom tkivu,
sluze kao privremeni supstrat i trodimenzionalna matrica za rast i diferencijaciju ¢elija i
istovremeno deluju kao lokalni regulatori koji kontroliSu brzinu otpuStanja bioloski

aktivnih supstanci u okolno tkivo. [53]

1.2.1. Materijali u inZenjerstvu kostanog tkiva

lako izgleda bezivotno, kost ¢ini veoma ziva, porozna struktura koja se
neprekidno obnavlja. Kost predstavlja kompozitni materijal sastavljen od organske i
neorganske komponente. Mineralnu tj. neorgansku fazu ¢ini vise od 60 % ukupne mase
suve kosti a osnovni gradivni element je apatitni kalcijum fosfat, uz prisustvo karbonata
1 malih koli¢ina natrijuma 1 magnezijuma. KoStano tkivo se obnavlja uz pomo¢ Celija
osteoklasta koje luce kiseline koje rastvaraju hidroksiapatit i enzime koji razgraduju
kolagen. To rezultira oslobadanjem kalcijuma i proteina koji omogucavaju drugim

¢elijama-osteoblastima da formiraju novi matriks koji mineralizuje formirajuéi



hidroksiapatit i kolagen. U normalnim uslovima potrebna gustina kosti se odrzava
zahvaljuju¢i dinamickoj ravnotezi u funkcionisanju osteoklasta i osteoblasta [54].

NaruSavanje ove ravnoteze dovodi do neuskladenosti izmedu resorpcije kosti i
njenog formiranja, $to dalje vodi smanjenju gustine kosti i javljanju bolesti poznate kao
osteoporoza. Pored osteoporoze postoji i niz drugih bolesti koje napadaju kostano tkivo
kao Sto su osteomijelitis, artritis, reumatizam, kancer, a tu su i mehanicke povrede
kostiju. Zbog svega ovoga bilo je potrebno razviti materijal koji ¢e sluziti kao zamena
za prirodnu kost, tj. koji ¢e ispuniti defekte u kosti nastale hiruSkom intervencijom
bolesnog kostanog tkiva.

Da bi se neki materijal smatrao idealnim zamenikom kosti treba da [55, 56]:

- bude biokompatibilan i biodegradibilan,

- 1ma optimalnu poroznost da bi se olaksala vaskularizacija prilikom

obnavljanja kosti,

- ima dovoljnu mehanicku jacinu da podnese opterecenje,

- bude resorbovan u prirodnom procesu i da potpomogne formiranje nove

kosti od strane osteoblasta.

Biokompatibilnost sa humanom okolinom je najbitnija i ona podrazumeva da je
materijal hemijski inertan, nekancerogen, hipoalergen 1 mehanicki stabilan na mestu
implantacije. Takode, materijal ne sme biti fizicki ili hemijski modifikovan od strane
okolnog tkiva i ne sme izazvati inflamatornu reakciju na mestu implantacije. Razvoj
ovakvog materijala je kompleksan proces 1 =zahteva viSestruka testiranja
biokompatibilnosti i stabilnosti [57].

Poslednjih godina, u inZenjerstvu koStanih tkiva, posebna paznja se pridaje
dizajniranju 1 procesiranju poroznih, biodegradabilnih trodimenzionalnih nosaca, kao
Sto je ve¢ pomenuto u poglavlju 1.1.2.2 [58]. Ovi nosaci visoke poroznosti trebalo bi da
obezbede potporu ¢elijama i novoformiraju¢em tkivu, da privremeno preuzmu ulogu
ekstracelularnog matriksa 1 indukuju prirodni proces regeneracije kosti [53].
Trodimenzionalni bioaktivni koStani nosa¢i mogu biti safinjeni od biokeramika,
biodegradabilnih polimera ili njihovih kompozita [59].

Danas se kao kosStani implanti naj¢es¢e koriste ili sintetski polimeri (polimetil
metakrilat, polilaktid, poliglikolid) ili neorganski materijali, pre svega, kalcijum

hidroksiapatit iz razli¢itih izvora.



1.2.2. Znacaj kontrolisanog otpuStanja lekova u
inZenjerstvu kostanog tkiva

Tokom implantacije zamenika kosti u koStane defekte cCesto dolazi do
bakterijske infekcije Sto predstavlja glavno ograni¢enje za njihovu Siru upotrebu [60].
Ovakve infekcije dalje vode nepotpunoj integraciji i nedovoljnoj kompatibilnosti
povrSine biomaterijala sa tkivom kosti [61]. Preventivha upotreba antibiotika u
ortopedskoj hirurgiji pokazala se korisnom [62]. KoriS¢enje konvencionalnih metoda
distribucije antibiotika ima za posledicu nizak nivo antibiotika u koStanom tkivu, zbog
ograni¢ene cirkulacije krvi do ovog tkiva ili limitirane penetracije antibiotika u kost
[63]. Medutim, ubacivanjem antibiotika direktno u biomaterijal koji se koristi kao
implant, moZe se posti¢i visoka lokalna koncentracija antibiotika. Otpustanje antibiotika
iz implanta obezbeduje zastitu od bakterijske infekcije od trenutka operacije pa kroz
duzi postoperativni period, koji moze trajati od nekoliko dana do nekoliko nedelja; iako
neki autori smatraju da antibiotici ne treba da budu primenjivani duze od 24 sata nakon
hiruSke intervencije [62, 64]. Sa druge strane, ostatak tela je zaStien od visoke
koncentracije antibiotika preko krvno-kosStane barijere [62]. Ono §to je bitno, prilikom
dizajniranja sistema za kontrolisano otpustanje lekova, jeste podesiti optimalnu brzinu
otpustanja leka. Ako je brzina otpustanja velika, moze se desiti da ce celokupna koli¢ina
leka otpusti pre nego $to je infekcija zaustavljena; ako je brzina mala infekcija moze
uznapredovati zbog nedovoljne koli¢ine antibiotika [65, 66].

Da bi se neka supstanca koristila kao nosa¢ lekova mora da ima sposobnost da
inkorporira lek, da ga zadrzi na specificnom mestu i da ga otpuSta progresivno sa
vremenom u okolno tkivo. Dodatne prednosti su injektabilnost i biodegradibilnost
materijala [37]. Cilj je razviti implantni materijal sa odgovarajuom strukturom i
mehanickim osobinama koji ¢e omoguditi odvijanje osteokondukcije i osteoprodukcije i
istovremeno oslobadati bioloski aktivne molekule na medupovr§inu Zivog tkiva i
implanta [39]. Ve¢ pomenuti, bioaktivni keramicki porozni nosaci koriS¢eni u
inZenjerstvu koStanih tkiva mogu posluziti i kao nosaci za kontrolisano otpustanje
lekova, ali je u tom slucaju tesko kontrolisati rezim otpustanja leka [38]. Dalji razvoj
ovih nosaca, pored obezbedivanja optimalnih fizicko-hemijskih i1 strukturnih uslova
potrebnih za regeneraciju kosti, treba da ide u smeru kreiranja lokalnog regulatora

brzine otpustanja terapeutika, bez primene dodatnih sistema za otpustanje [67].
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1.2.3. Hidroksiapatit

Termin "apatit" oznacava Citavu grupu jedinjenja koja imaju sli¢nu strukturu ali
ne 1 isti sastav. Kalcijum hidroksiapatit (HAP), hemijske formule Ca;o(PO4)s(OH),, sa
stehiometrijskim odnosom Ca/P= 1.67, ima heksagonalnu kristalografsku strukturu
(slika 3). Zamena jona u strukturi apatita (npr. Sr umesto Ca, Mg umesto Ca, F umesto
OH, CO; umesto POy ili OH) uti¢u na njegove osobine, kao $to su parametri resetke,
spektralne osobine, veliCina 1 morfologija kristalita, Sto dalje uti¢e na njegovu hemijsku
stabilnost (rastvorljivost) 1 termicku stabilnost, pri ¢emu stepen uticaja zavisi od veli¢ine

1 koli¢ine jona-supstituenta [68].

Caw(POa)e(OH)2

Slika 3. Kristalna struktura kalcijum hidroksiapatita (explow.com)

Bioloski apatiti se nalaze u sastavu neorganske ili mineralne faze normalno
kalcifikovanih tkiva (zuba 1 kostiju), a nalaze se i u nekim patoloSkim kalcifikacijama
(zubni kamenac, kalcifikacije srca, mokraéni kamenac, kalcifikacije mekih tkiva, itd.).
Bioloski apatiti, za razliku od Cistog HAP-a, sadrze supstituente u manjim koli¢inama
(npr. COs™, Na, Mg*") i oni se obi¢no nazivaju karbonatni apatiti, priblizne formule
(Ca, Mg, Na);o (PO4, HPO4, CO3)(OH),[68].

HAP, bilo prirodni (iz kostiju Zivotinja), bilo sintetski, se Siroko koristi za razne
namene kao $to su: hromatografija proteina, defluorizacija vode, kao komponenta
stomatoloskih proizvoda (kao abrazivni ili mineralizujuéi agens) itd [68]. Sto se tice
primene u medicini, do osamdesetih godina proslog veka koris¢en je uglavnom za
oblaganje ortopedskih metalnih implanata, na mestima gde je potrebna jaka interakcija

sa tkivom kosti (kuk, koleno, butna kost) [69]. Ubrzo, osteokonduktivne osobine
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fosfatnih keramika bivaju potvrdene i poCinju da se koriste kao sintetski zamenici
kostiju kao alternativa autogenim 1 alogenim zamenicima [70]. Trenutno se bioloski
HAP (iz korala, govede kosti ili morskih algi) ili sintetski HAP dosta koriste za
reparaciju i regeneraciju kostanog tkiva u formi granula, blokova ili poroznih nosaca,
sami ili u kompozitima sa polimerima ili drugim keramikama [68].

Kao glavne prednosti HAP-a isti¢u se ¢injenica da ima isti elementarni hemijski
sastav kao prirodna kost 1 zubi i njegov veliki afinitet prema koStanom tkivu [55].
Ispitivanjem novoformirane kosti nakon implanatacije HAP-a pokazano je da je mineral
u novoformiranoj kosti takode hidroksiapatit kao i da su hidroksiapatitni kristali na
novostvorenoj kosti iste velicine 1 forme kao oni u normalnoj kosti. Netoksi¢nost,
nekancerogenost 1 odsustvo alergene reakcije ukazuju na biokompatibilnost HAP-a [57].
Pazljivom kontrolom arhitekture HAP keramike moze se posti¢i adekvatna
makroporoznost koja omoguéava prorastanje mekim i ¢vrstim tkivima kao i1 pristup
bioloskim fluidima, a zatim 1 mikroporoznost koja kontroliSe adheziju ¢elija 1 brzinu
resorpcije kalcijum fosfata ¢ime se obezbeduje izvor kalcijuma 1 fosfora za

rekonstrukciju kosti [57].

1.2.3.1. Hidroksiapatit kao nosac lekova

Osim biokompatibilnosti sa koStanim tkivom, HAP ima jo§ neke znacajne
osobine, kao §to je sposobnost da adsorbuje razli¢ite hemijske vrste, zbog ¢ega moze da
posluzi kao vrlo efikasan nosa¢ lekova. SmeStanjem antibiotika u apatitni implant
moguce je obezbediti potrebnu koncentraciju antibiotika na mestu implantacije, gde se
bakterijska infekcija i1 javlja. Na taj nacin mogu se tretirati i oboljenja kosti poput
osteoporoze, osteomijelitisa kao i1 koStani tumori koji inac¢e zahtevaju duge i bolne
terapije. [71-73]

HAP se ve¢ godinama proucava kao nosac lekova, bilo u formi poroznog nosaca
kada je lek adsorbovan na povrS$ini, bilo u formi cementa gde je lek rasporeden po
¢itavoj zapremini materijala Sto produzava vreme otpustanja leka. Posebno je izu¢avano
otpustanje antibiotika, zbog Siroke oblasti njihove primene bilo u prevenciji infekcija
izazvanih hiruSkim intervencijama, bilo generalno u leCenju infekcija koStanog tkiva
[72]. Do sada nije primeceno ozbiljnije toksi¢no dejstvo na ostatak tela [72]. Rezultati

su u uglavnom pokazali konstantan terapeutski nivo antibiotika na mestu infekcije kao i
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brzu regeneraciju kosti [74]. Apatitni sistemi su koriS¢eni 1 za isporuku testosterona
direktno na mesto preloma kosti, poSto se pokazalo da androgeni stimuliSu osteoblaste 1
ubrzavaju zarastanje kosti, in vivo. Kada se primenjuju intramuskularno ili potkozno u
velikim dozama, ovi hormoni mogu izazavati mnoge nezeljene efekte kao $to je nekroza
jetre, medutim kada su dozirani preko apatitnog sistema, ovi efekti su bili eliminisani,
dok je adekvatna doza steroida dospela na mesto preloma kosti [75]. Korkusuz (F.
Korkusuz) i1 saradnici pokazali su da su apatitne sfere impregnirane gentamicinom
efikasne u iskorenjivanju infekcija kod hroni¢nog osteomijelitisa [76]. Takode, Justen
(U. Joosten) i saradnici su izuc¢avali HAP kao nosa¢ za vankomicin u svrhu lecenja
hroni¢nog osteomijelitisa [73]. Pokazalo se da ovaj sistem otpusta visoke koncentracije
antibiotika tokom duzeg perioda vremena i time obezbeduje vrlo efikasnu lokalnu
antimikrobnu aktivnost. Ovi autori ¢ak predlazu HAP kao nosa¢ antibiotika i kod
leCenja refraktornih infekcija izazvanih sa Staphylococcus aureus. Pored toga, HAP je
Siroko primenjivan za kontrolisano otpuStanje gena [77], proteina [37] i razlicitih lekova

zbog svoje netoksicnosti i odli¢ne biokompatibilnosti [78-81].

1.2.4. Polimeri u inZenjerstvu kostanog tkiva

Prema brojnim autorima, uprkos svojim odlicnim osobinama, losa mehanicka
jacina i lomljivost HAP-a ograniCavaju njegovu upotrebu kao nosafa u inZenjerstvu
kosStanog tkiva [82-85]. Jedan od nacina da se prevazidu ovi nedostaci je da se apatitni
nosaci prevuku slojem odgovaraju¢eg polimera, a na taj nacin se povecava i kapacitet
isporuke bioloski aktivnih supstanci i pospesuje interakcija sa okolnim tkivom [82, 84,
86-88]. Ovi HAP-polimer kompoziti Siroko se ispituju za primenu u inzenjerstvu tkiva i
mogu biti dizajnirani tako da se dobiju materijali sa nizom prednosti koji pored ostalog,
sluZe da usklade vezivanje i rast ¢elija, kao i morfogenezu tkiva [41, 78, 82, 87-93].

Vecina polimera koriS¢enih do danas pripadaju grupi sintetskih poliestera, kao
Sto su poli(a-hidroksi kiseline): poli(L-mlec¢na kiselina) (PLLA), poli(glikolna kiselina)
(PGA) 1 njihov kopolimer poli(mle¢na-ko-glikolna kiselina) (PLGA) ili grupi prirodnih
polimera, kao $to su alginat, hitozan, kolagen 1 fibrin [83, 86, 89, 92-96].

Polimeri mlecne i glikolne kiseline su najviSe koriS¢eni sintetski polimeri u

inzenjerstvu, kako mekih tako i tvrdih tkiva i u kontrolisanom otpustanju lekova, s
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obzirom da su biokompatibilni i degradiraju do oligomera i monomera, rastvorljivih u
vodi, koji se eliminiSu sa mesta implantacije. KoriS¢enje ovih polimera u obliku
mikrosfera za kontrolisano otpustanje lekova je odobreno od strane Americke agencije
za hranu i lekove. Posebna prednost ovih polimera lezi u tome §to njihova brzina
degradacije moze biti kontrolisana i na taj nain prilagodena specificnim zahtevima
raznih tipova tkiva. PoSto period degradacije moze potencijalno varirati izmedu
nekoliko meseci do nekoliko godina mogu da se koriste za sinhronizovanu resorpciju sa
odgovaraju¢im razvojnim fazama u rastu tkiva. Ispitivana su i njihova osteogena
svojstva i utvrdeno je da je kod kostanih defekata, u koje su implantirani ovi polimeri,

doslo do brzeg zarastanja u poredenju sa netretiranim defektima. [89, 93, 97-102]

1.2.5. Silicijum dioksid

Mezoporozni silikatni materijali se Siroko ispituju i koriste u mnogim oblastima
(kataliza, adsorpcija, optika, itd.) zbog svoje porozne strukture i visoke specifi¢ne
povrsine [103, 104]. Pored toga, ovi materijali su se pokazali kao netoksi¢ni i
biokompatibilni pa se u poslednje vreme sve vise ispituje njihova primena u biomedicini
[105, 106]. Tako se SiO, Cesto koristi za oblaganje neorganskih nanocestica kako bi se
omogucila bioloska primena toksi¢nih nanosistema, formiranjem silikatne barijere
izmedu takvih sistema i tkiva. Na primer, pokazalo se da silicijum dioksidom oblozene
poluprovodnicke kvantne tacke, kao §to su kadmijum sulfid ili selenid poseduju visoku
stabilnost, hemijsku prilagodljivost i biokompatibilnost, $to je od presudnog znacaja za
mnoge biomedicinske primene [106]. Takode, silika se koristi u formulacijama
vestackih implanata zbog osteogenih osobina svojih kompozita [105, 107].

Pored svega toga, mezoporozni silikatni materijali se sve viSe ispituju kao
potencijalni nosa¢i za kontrolisano otpustanje lekova, u cilju produzenja vremena
otpustanja i boljeg kontrolisanja brzine otpustanja [108-110]. Pogodno dizajnirani, takvi
materijali poseduju veliku zapreminu pora, usku raspodelu veli¢ine pora, i veoma
visoku specificnu povrsinu, §to ih ¢ini pogodnim za inkapsulaciju i otpusStanje malih
molekula bioloski aktivnih supstanci [108]. Ve¢ je, u brojnim istraZivanjima, ispitivana
moguénost imobilizacije lekova u konvencionalne mezoporozne silikatne materijale i

brzina njihovog otpustanja iz istih [108, 111-114], i pokazalo da se da su ovi materijali
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sposobni da uskladisSte 1 postepeno otpustaju terapeutske agense [115-117]. Oni, takode,
mogu da poboljsaju biokompatibilnost nekih drugih sistema za isporuku lekova, kao §to
su biopolimeri, micele i magnetne nanocestice [105, 106, 118, 119].

Posebno su zanimljivi SiO, prahovi, organizovani na viSe hijerarhijskih nivoa,
koji su sintetisani kombinovanjem metoda hidrotermalne sinteze i ultrazvu¢nog sprej
suSenja. Na taj naCin je postignuta precizno dizajnirana struktura silikatnih Cestica, u
rasponu od Cestica i sub-Cestica do nivoa nano-Cestica sola i njihovih konstituenata,
silikatnih lanaca i tetraedara. Ovaj pristup, detaljno opisan u referencama [120] i [121],
jasno podrzava elemente molekularnog inzenjerstva i nano-inZenjerstva, $to moze biti
od sustinske vaznosti u budu¢im istrazivanjima sistema za isporuku lekova.

Zbog toga je, SiO, sistem dobijen kombinacijom hidrotermalne metode 1
ultrazvucnog sprej susenja, izabran kao vrlo pogodan model sistem za inkapsulaciju
antibiotika, kao i za teorijska i eksperimentalna ispitivanja uticaja geometrije bilo kog
sistema na kapacitet inkapsulacije leka i1 brzinu njegovog otpusStanja. Rezultati dobijeni
koriS¢enjem ovog pristupa mogu biti veoma vazni sa aspekta projektovanja buducih
sistema za kontrolisano otpustanje lekova. Sve ovo, zajedno sa mogucnoséu dalje
povrsinske modifikacije SiO; sistema, €ini ih veoma obecavaju¢im u razvoju ciljanih
sistema isporuke lekova. Potpuno predvidanje nacina na koji ¢e se odvijati otpuStanje
leka moguce je definisati zahvaljujuéi razvijenom teorijskom modelu dizajniranja i sub-
dizajniranja nanosistema dobijenih u periodi¢nim fizickim poljima (ultrazvuc¢no), tokom
prethodnih istrazivanja V. Jokanovic¢a i saradnika na brojnim keramickim sistemima, o

kome ¢e viSe reci biti kasnije [120, 121].

1.2.6. Antibiotici za leCenje infekcija koStanog tkiva

Infekcija se definiSe kao homeostatska neravnoteza izmedu tkiva domacina i
prisutnih mikroorganizama u koncentraciji koja prelazi 10° organizama po gramu tkiva
ili kao prisustvo beta-hemolitickih streptokoka [66]. Glavni cilj leCenja infekcija rana je
da se redukuje bakterijska populacija na rani do nivoa pri kome proces zarastanja rane
moze da se odvija. Bakterijske infekcije predstavljaju glavni problem na polju primene

medicinskih implanata [67, 122].
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Mikroorganizmi mogu izazvati infekciju na mestu implantacije na tri nacina:
tako S§to ¢e kolonizovati implant direktnom inokulacijom za vreme implantacije,
Sirenjem putem krvi ili iz spoljnjeg obliznjeg izvora infekcije. Najces¢i uzroc€nici ovih
infekcija su Staphylococcus aureus 1 Staphylococcus epidermidis, posebno kada su u
pitanju operacije ugradnje vestackog kuka ili kolena [122]. Staphylococcus aureus je
najces¢i izazivac infekcija kosStanog tkiva kod ljudi. Ova bakterija izlucuje nekoliko
adhezina koji olakSavaju vezivanje bakterije za koStani matriks, kao i za biomaterijale
koji se koriste kao kostani implanti. Ovi adhezini prepoznaju athezivne makromolekule
matriksa 1 ti specifi¢ni makromolekuli su ukljuceni u infekcije kosti i koStanih preloma
[123].

U cilju lecenja ovih infekcija razvijen je €itav niz razlicitih antibiotika. U daljem
tekstu dat je kratak opis antibiotika koji se koriste za tretiranje infekcija koStanog tkiva,
a koji su koris¢eni u istrazivanjima prikazanim u ovoj disertaciji.

Klindamicin (slika 4) je antibiotik iz grupe linkozamina sa primarno
bakteriostatskim delovanjem protiv gram pozitivnih aeroba i protiv Sirokog spektra
anaerobnih bakterija. Od gram pozitivnih aeroba klindamicin deluje na streptokoke,
stafilokoke i1 pneumokoke. Koristi se za lecenje infekcija izazvanih osetljivim
mikroorganizmima, efikasan je u leCenju teSkih infekcija izazvanih stafilokokama kao
sto su septi¢ni artritis, osteomijelitis, teSke infekcije nekih tkiva itd. Deluje i na infekcije
izazvane sa Staphylococcus aureus, rezistentne na meticilin. Neki autori ga smatraju

najznacajnijim antibiotikom na polju stomotalogije [124].
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Slika 4. Strukturna formula klindamicina

Metronidazol (slika 5) je nitroimidazolni antinfektivni lek koji se uglavnom

koristi za tretiranje infekcija prouzrokovanih susceptibilnim organizmima, pre svega
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anaerobnim bakterijama i protozoama. Nakon primene biva selektivno apsorbovan od
strane anaerobnih bakterija 1 protozoa, gde se neenzimatski redukuje pri cemu se
stvaraju produkti toksi¢ni za anaerobne ¢elije. Ovi produkti prodiru u bakterijsku DNK 1
formiraju nestabilne molekule. Ovaj proces se deSava samo pri delimi¢noj redukciji
metronidazola koja se upravo odvija u anaerobnim ¢elijama, tako da su mali negativni
efekti na humane celije ili aerobne bakterije. Tretiranjem karioznog dentina 10-ppm

metronidazolom pokazalo se da se unisti viSe od 99% bakterija [125, 126].

Slika 5. Strukturna formula metronidazola

Infekcije opasne po zdravlje izazvane su sve CeS¢e multirezistentnim Gram-
pozitivnim 1 Gram-negativnim bakterijama 1 stoga su potrebni novi lekovi da suzbiju
ovakve infekcije. Gliciciklinski antibiotici su nova klasa antimikrobnih agenasa, i prvi
koji je licenciran je tigeciklin (slika 6). Oni predstavljaju bakteriostatske agense koji
inhibiraju sintezu bakterijskog proteina tako S$to se reverzibilno vezuju za 30S
ribozomalnu podjedinicu. Ova klasa antibiotika razvijena je sa ciljem da se prevazidu
dva glavna mehanizma rezistencije na tetracikline, ribozomalna protekcija i efluks,
proces gde aktivni transportni sistemi unutar bakterije uklanjaju antibiotike 1 druge
toksicne materije iz Celije. Trenutno je licenciran samo za leCenje komplikovanih
infekcija koze 1 mekih tkiva i za lecenje intra-abdominalnih infekcija. Dostupan je
jedino kao intravenozni preparat [127]. Ima Sirok spektar dejstva protiv Gram-
pozitivnih, Gram-negativnih, atipi¢nih, anaerobnih 1 bakterija rezistentnih na
antibiotike. Upotreba tigeciklina kao i ostalih antibiotika i1 antimikrobnih agenasa za
lecenje koStanih bolesti nije Sire ispitivana zbog nedostatka informacija o njihovim
osobinama i vezi izmedu koncentracije u kostima i farmakokineti¢kih efekata. Nakon
primene kod cCoveka, tigeciklin je Siroko rasporeden po telu i ima dugo vreme

poluraspada, ali se pokazalo da je koncentracija tigeciklina u kosti relativno niska u
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poredenju sa serumom [128-130]. Nekoliko studija na animalnim modelima pokazale su
efikasnost tigeciklina u lecenju osteomijelitisa, arterijskog endokarditisa, upale pluca 1

peritonitisa [131].

H
N
X -
OH O OH O NH,

Slika 6. Strukturna formula tigeciklina

Ciprofloksacin (ciprocinal) (slika 7) je sintetski antibiotik koji pripada grupi
fluorokinolona, antibiotika Sirokog spektra delovanja. Deluje baktericidno tako Sto se
vezuje za enzime koji ucestvuju u sintezi DNK 1 proteina. Ovaj antibiotik lincenciran je
za koriS¢enje u tretiranju bakterijskih infekcija kao $to su: infekcije urinarnog trakta,
respiratorne infekcije, akutni sinusitis, kozne infekcije, infekcije kostanog tkiva,
gonoreja itd. Ciprofloksacin se najvise od svih fluorokinolona koristi ze leCenje
bakterijskih infekcija koStanog tkiva poSto je njegova minimalna inhibitorna
koncentracija niska za vecinu patogena koji uzrokuju osteomijelitis kao Sto su
Staphylococcus aureus, Staphylococcus epidermis, Pseudomonas aeruginosa and
Proteus mirabilis [132, 133]. Neka ispitivanja su ukazala na potencijalnu efikasnost
kinolona u sistemima za lokalno otpustanje lekova dizajniranih za tretman koStanih
infekcija, pri ¢emu su kao nosaci koriS¢eni hidroksiapatit u kombinaciji sa kolagenom,
biodegradabilni polimeri ili kalcijum fosfat i smeSa biodegradabilnih polimera [134-

136].

dJ L

Slika 7. Strukturna formula ciprofloksacina
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1.2.7. Kinetika otpusStanja lekova- najce$ci pristupi

Kinetika otpustanja leka, iz bilo kog nosaca, zavisi od mikrostrukture nosaca,
rastvorljivosti leka, tipa veze izmedu leka i nosaca, i ukoliko nosa¢ degradira, od
mehanizma degradacije.

Kalcijum fosfatni nosaci se svrstavaju u klasu nosaca kod kojih je otpustanje
leka kontrolisano difuzijom, §to znaci da je lek smesSten u ne-biorazgradivu matricu kroz
koju treba da difunduje. Tako su neki kalcijum fosfatni materijali resorbabilni, u veéini
studija u kojima su proucavani kao nosaci lekova potvrdeno je da je brzina njihove
degradacije mnogo manja od brzine otpustanja leka. Iz tog razloga je moguce
pretpostaviti da je brzina otpustanja leka uglavnom kontrolisana procesom difuzije kroz
kalcijum fosfatnu matricu, a ne degradacijom iste [37].

Osnovne jednacine za masenu difuziju dao je Fik (Fick) jo§ 1855. godine.
Teorija difuzije kroz izotropne supstance se zasniva na hipotezi da fluks J ili brzina
difuzije (koli¢ina Q; - u trenutku t) kroz jedinicu povrSine je proporcionalan gradijentu
koncentracije, $to je iskazano prvim Fikovim zakonom:

9, __, dcC

J="2-_pit,
dt dx

(1.1.2.7.)

gde je D koeficijent proporcionalnosti, poznat kao koeficijent difuzije ili molekulska
difuzivnost komponente.

U uslovima nestacionarne difuzije, tj. prenosa mase gde se stalno menja
koncentracija komponente, koristi se drugi Fikov zakon:

o = i(D&—Cj . (2.1.2.7)

ot oOx\ Ox
Ova jednacina omogucava da se odredi promena koncentracije u bilo kojoj tacki
zapremine u funkciji vremena 1 u vecini literature koja se bavi prenosom mase se koristi
kao polazna jednacina koja se zatim reSava za razlicite pocetne i grani¢ne uslove.

Prilikom otpustanja leka iz matrice difuzijom u spoljni medijum, desorpcija leka
iz matrice podrazumeva pomeranje difuzionog fronta. Za razmatranje se najcesce
uzima najjednostavniji slucaj kada je jedan pokretni difuzioni front sa vremenski
zavisnim polozajem R(t) u krutoj plocastoj matrici (debljine h), bez bubrenja ili erozije
povrSine matrice. Pri tome se pretpostavljaju savrSeni uslovi uranjanja u medijum

prijemnik. Kod dispergovanog leka u matrici, Sto je od posebnog interesa za
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kontrolisano otpustanje lekova, sadrzaj leka po jedinici zapremine C, je vec¢i od
rastvorljivosti leka Cs u matrici, (Co>Cs). Pod ovim uslovima, pocetni 1 grani¢ni uslovi
za drugi Fikov zakon su [137]:

0C(x,t)
Oox

Razvijeno je nekoliko korisnih pribliznih analitickih reSenja ove jednacine.

R(O)=h C(h,t)=0 CR,t=Cs i D

dR
=(C,-C )—. 3.1.2.7
( 0 s) dt ( )

x=R(t)

Dobro poznati primer je Higucijeva (Higuchi) jednacina, zasnovana na pretpostavci

stacionarnog stanja otpustanja leka:

0,=./C,(2C,-C,)Dt, 4.1.2.7)

gde je Q; masa otpustenog leka po jedinici povrSine u vremenu t, ili:

M =4,C,(2C, - C,)Dt, (5.1.2.7)
gde je M; masa otpustenog leka u vremenu t i A je povrSina nosaca [37, 138].

Ova jednacina je uglavnom primenjiva samo u pocetnoj fazi otpustanja, dok se
ne otpusti oko 60% imobilisanog leka.

Nesto precizniju aproksimaciju izveo je Li (Lee):

0,= @%}/ﬁ (6.1.2.7)

gdeje H=5 S -4+ S -1.
CS CS

Oba pristupa se zasnivaju na pretpostavci da je rastvaranje leka brzo u poredenju

sa njegovom difuzijom, i oba predvidaju otpuStanje leka koje je linearno
sa /t . Ovo je posledica poveéanog difuzionog rastojanja na difuzionom frontu, kako
otpustanje leka napreduje.

Ukoliko je pocetna koncentracija leka u matrici manja ili jednaka njegovoj
rastvorljivosti u matrici (Co<Cj), reSavanjem II Fikovog zakona, pod tim uslovima, pod

pretpostavkom polu-beskonacne geometrije difuzije, dobija se izraz:

0, =2c, |7, (7.12.7)
T

odnosno:

M, =24c, |2 (8.1.2.7)
T
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Tungov (Tung) model [139] podrazumeva da posle pocCetne faze u kojoj je
koli¢ina otpustenog leka srazmerna kvadratnom korenu iz vremena (Higucijev zakon)
sledi druga faza u kojoj je otpustanje leka proporcionalno vremenu i zatim tre¢a faza u
kojoj je otpustanje leka stabilizuje kako se koncentracija antibiotika u okruzenju
povecava. Po ovom modelu, postojanje druge faze zavisi od vrste antibiotika i njegove
rastvorljivosti. Kinetika otpusStanja leka u drugoj fazi mogla bi se objasniti niskom
rastvorljivoséu leka, gde je otpuStanje kontrolisano rastvaranjem, proporcionalno
vremenu [37, 139].

Ukoliko je matrica koja sadrzi lek porozna, kao Sto je to slucaj sa kalcijum
fosfatnim materijalima, u obzir bi se trebala uzeti i njena poroznost. Poroznost moze da
varira u zavisnosti od polaznih materijala i uslova, ali je uglavnom veca od 30 %. Pore
mogu biti razli¢itih veli¢ina, ali uglavnom su u mikro i nano opsegu, i obi¢no su manje
od 10 um. U ovom slucaju, moze se pretpostaviti da ¢e efektivni koeficijent difuzije
leka iz matrice biti srazmeran poroznosti matrice i obrnuto srazmeran zakrivljenosti
njenth pora [37]. Imajuci sve to u vidu, Otsuka (Otsuka) i sar. su predloZili slede¢u
jednacinu za opisivanje kinetike oslobadanja leka iz porozne matrice [140, 141]:

M=AM,[D’e/1Cy(2Co-C)t]" (9.1.2.7)
gde je M; koli¢ina otpustenog leka u vremenu t; My je ukupna koli¢ina leka; A je
povrsina nosaca; D’ je koeficijent difuzije leka kroz nosac; € je poroznost nosaca, 1 je
zakrivljenost pora, C; je rastvorljivost leka u nosacu; Cy je pocetna koncentracija leka u
nosacu.

Korsmajer-Pepasov (Korsmeyer—Peppas) model [142] je opstiji 1 primenjuje se 1
na matrice koje degradiraju 1 kod kojih mehanizam otpustanja leka Cesto odstupa od
Fikovog zakona i sledi anomalno ponasanje opisano sledeCom jednac¢inom:

My/M,= kt", (10.1.2.7)
gde je M; ukupna kolicina leka otpustena tokom vremena t, M ,, koli¢ina leka otpustena
posle beskonanog vremena, k kineticka konstanta, n eksponent otpustanja. Za
cilindri¢ne matrice: n=0.43-0.5 — kada vazi Fikov zakon (difuzija kontroliSe otpustanje),
dok kod anomalnog transporta kod koga je 0.50 < n <1.0 ne vazi Fikov zakon.

Korsmajer-Pepasov model uglavnom nije primenjiv ispod 0.6(My/M.,).
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1.2.8. Teorijski model dizajniranja nanosistema dobijenih
u periodicnom ultrazvucnom polju

Teorijski model dizajniranja strukture nanosistema [120, 121], dobijenih u
periodi¢nom ultrazvuénom polju, se pokazao efikasnim za povezivanje hijerarhijske
strukture sistema 1 brzine otpustanja leka, §to je po prvi put u literaturi primenjeno u
ovoj disertaciji, na primeru otpustanja antibiotika iz SiO, dobijenog ultrazvu¢nim sprej
susenjem.

Ovaj model omogucava da se definiSe struktura nanosistema na razli¢itim
hijerarhijskim nivoima, S§to podrazumeva moguc¢nost predvidanja veli¢ine kapljica
aerosola, nastalih ultrazvuénom atomizacijom, veliCine sub-kapljica nastalih u procesu
pobude unutar kapljice, kao i iz njih izvedene raspodele veli¢ine Cestica i sub-Cestica, te
udela svake od tih veli¢ina u ukupnoj raspodeli. Model je adaptiran tako da moze da se
odredi i veli¢ina nanopora izmedu Cestica i njihova rapodela, kao uslov za modelna
kineticka razmatranja brzine otpustanja leka. Takva razmatranja, po prvi put u literaturi,
izvedena su u ovom radu. To je od izuzetne vaznosti jer omogucéava precizno
modelovanje procesa otpustanja lekova iz keramickih sistema.

Teorijske osnove za predvidanje veli¢ine kapljica aerosola i veliine Cestica
nastalih suSenjem ovih kapljica, date su detaljno u prilogu disertacije. Ovde ¢e biti
prikazane samo jednacine bitne za proracun raznih strukturnih elemenata SiO, sistema,

ispitivanog kao model sistema za otpustanje lekova.

1.2.8.1. Predvidanje velic¢ine kapljica i Cestica

Pre¢nik kapljica aerosola, nastalih ultrazvuénom atomizacijom rastvora
prekursora-silikatnog sola, moguce je odrediti korisS¢enjem jednacine (1.1.2.8) koja
opisuje raspodelu veli¢ine pre¢nika kapljica SiO; sola:

1

1( 207 )3 1
d =— (1-1Y1+2) , 1.1.2.8
\ (gﬂ] it 1)t +2)] ( )

gde je d, precnik kapljice aerosola, o je povrSinski napon prekursora, p je gustina

prekursora, 1 je frekvencija ultrazvucnog atomizera, a / je ceo broj, [>2.
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Pre¢nik Cestica SiO, praha, nastalih suSenjem aerosola, odreduje se pomocu
jednacine (2.1.2.8) koja definiSe faktor redukcije pri transformaciji kapljice aerosola u

Cesticu:

c,M, 3
d,=d, oM (2.1.2.8)
p pr

gde je d, precnik Cestice praha, p, — gustina praha, M, — molarna masa praha, c,. —
koncentracija rastvora prekursora 1 M), je molarna masa prekursora.
Da bi se odredio udeo svake od diskretnih vrednosti pre¢nika Cestica, koristi se
jednacina (3.1.2.8):
Loy il ity = ! : ! Tl !
Ay A, N,

, (3.1.2.8)

gde su 1oy, lp, lox brojne vrednosti koje definiSu frekvenciju (ucestalost) pojavljivanja
pojedinih diskretnih vrednosti pre¢nika Cestica, dok Af;, Af, ..., Af, predstavljaju razliku
izmedu stvarnih vrednosti frekvencije od prinudne frekvencije ultrazvuénog generatora.
Kada se sve dobijene ucestalosti pojavljivanja pojedinih vrednosti precnika normalizuju
na jedinicu, dobija se relacija za izraCunavanje ucestalosti pojavljivanja svake od tih
vrednosti (jednacina 4.1.2.8):

Ty + 1o+t Iy =1. (4.1.2.8)

JednacCine (2.1.2.8), (3.1.2.8) 1 (4.1.2.8) omogucavaju kvantitativno odredivanje

veli¢ine i udela svih diskretnih vrednosti pre¢nika SiO, Cestica.

1.2.8.2. Predvidanje velic¢ine sub-kapljica i sub-Cestica

Nakon odredivanja veli¢ine kapljica i Cestica, slede¢i korak u definisanju strukture
sistema je odredivanje veli¢ine sub-kapljica nastalih u procesu pobude unutar kapljice i
odatle veli¢ine sub-Cestica.

Na osnovu modela o sub-dizajnu kapljica aerosola, datog u prilogu disertacije,
precnik sub-kapljica aerosola, odreduje se pomocu jednacine (5.1.2.8):

_2Nc
N

gde je N brojna konstanta, ¢ je brzina propagacije ultrazvucnih talasa kroz kapljicu

d, : (5.1.2.8)

aerosolai f je frekvencija ultrazvucnih talasa.
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Znaju¢i vrednosti preCnika sub-kapljica, precnik sub-Cestica se racuna
koris¢enjem jednacCine (2.1.2.8). Raspodela veli¢ina sub-Cestica se raCuna tako Sto se
brojnoj konstanti N mogu pripisati razli¢ite vrednosti (1,21; 1,72; 2,23 itd.), ¢ija
varijacija je uslovljena specifi¢nos¢u forme sub-kapljica a time i sub-Cestica, od sferne,
kojoj odgovara najmanji stepen pobude, do elipsoidne, razlicitih ekcentriciteta, zavisno

od stepena pobude.

1.2.8.3. Predvidanje velicine pora

Za razmatranje brzine otpustanja leka iz SiO, sistema, potrebno odrediti i
veli¢inu nanopora izmedu sub-Cestica. Da bi se odredila raspodela veli¢ine pora, polazi
se od jednacina (1.1.2.8) i (5.1.2.8), koje definiSu strukturni dizajn nanositema i

jednaline za odredivanje ukupne zapremine pora V,:
V=g - 82 =2r2(4-7) = 1,72 6.1.2.8
p_r_zgrspﬁ_ Tsp )= LI12E T (6.1.2.8)

gde je rgp, srednji poluprecnih sub-Cestica.

Sa druge strane, srednji polupre¢nik pora rp.r, moZe da se izrazi jednacinom:

pora

%ﬁ T =172r) . (7.1.2.8)

Za izraCunavanje veli€ine pora, iz eksperimentalnih i teorijskijih vrednosti za

veliinu sub-Cestica koristi se jednacina (8.1.2.8):

5.16 1/3
o :( . ] r, ~0,41r, . (8.1.2.8)
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Cilj disertacije

U prvom delu rada ispitiva¢e se mehanizam formiranja biomimi¢nog HAP-a na
povrsini dva razli¢ita supstrata, metalnog i kerami¢kog. Celi¢ne trake Ce biti koriséene
kao metalni supstrat na koje ¢e biti naneti tanki filmovi silicijum dioksida, dok ¢e kao
keramicki supstrat biti koriS¢en visoko porozni hidroksiapatitini nosa¢ na koji ¢e biti
naneti tanki polimerni filmovi (alginat, celuloza, PLGA). Simuliraju¢i telesni fluid
(STF), kao 1 STF kombinovan sa serumom iz fetusa goveceta i sa Iglovim medijumom
bi¢e koriS¢eni kao bioaktivni te€ni medijum u kome ¢e se odvijati biomimi¢na
nukleacija apatita. Analizirate se fazni sastav i morfologija nukleiranih faza, kao i
zavisnost debljine nukleiranog apatitnog filma od vrste medijuma i vremena boravka u
medijumu. Pored toga, bi¢e sprovedena ispitivanja bioprihvatljivosti ovih materijala
kroz testove na celijskim linijama fibroblasta i na animalnim modelima, od strane
saradnika iz bioloskih i medicinskih institucija.

U drugom delu rada ispitivace se brzine otpustanja antibiotika iz apatitnih 1 SiO,
nosaca, kao i1 iz kompozitnih nosaca HAP/polimer, koji bi istovremeno sluzili 1 kao
zamenici kosti u koStanim defektima. Ispitivanja ¢e obuhvatiti dve vrste apatitnih
sistema: apatitni porozni nosa¢i (u svojstvu nosaca polimera-PLGA u koji je lek
inkorporiran) 1 tablete dobijene kompresijom hidrotermalno dobijenog praha apatita.
Pratice se otpuStanje Cetiri razli¢ita antibiotika koji deluju na bakterijske uzroc¢nike
infekcija koStanog tkiva. Ispitace se primenjivost nekih, ve¢ postojecih, jednacina koje
opisuju kinetiku otpustanja lekova. I na kraju, dobijeni podaci o brzini otpustanja leka
bi¢e interpretirani sa aspekta poroznosti nosaca, odnosno raspodele veli¢ine pora.
Dubinsko povezivanje hijerarhijske strukture sistema i brzine otpuStanja leka bice

izvedeno na SiO,, dobijenom postupkom sprej susenja, kao model sistemu.
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2. MATERIJALI I METODE

2.1. Biomimicna metoda

2.1.1. Priprema supstrata

Pripremljena su dva razli¢ita supstrata na kojima ¢e se odvijati biomimi¢na
depozicija apatita u bioaktivnom medijumu: metalni- ¢eli¢ne trake na koje su prethodno
deponovani silicijum dioksidni filmovi i keramicki- porozni apatitni nosa¢ na koji su

prethodno naneti tanki polimerni filmovi.

2.1.1.1. Priprema metalnog supstrata

Na trake od nerdajuceg celika (Sandvik OC 404, debljina 35 pum, Sirina 3 cm,
duzina 10 cm) deponovani su filmovi silicijum dioksida koristeS¢enjem dvofluidne
mlaznice za rasprSavanje. Kao prekursor je koriS¢en silikatni (SiO,) sol pripremljen na
slede¢i nacin:

Vodeni rastvor stakla Na,0-3SiO, je pomesSan sa 0,1M rastvorom HCI
rastvorom, ukapavanjem rastvora HCl u vodeni rastvor stakla, uz snazno meSanje na
magnetnoj mesalici, na temperaturi od 80 °C. U tako pripremljenoj smesi,odnos ¢vrste i
teCne faze bio je 1:4. Posle toga, smeSa je prebacena u autoklav i tretirana 3 h na
temperaturi od 120 °C i pritisku od 3 bara. Posle ovog tretmana, talog silicijumove
kiseline je odvojen od rastvora ultracentrifugiranjem na 10000 obrtaja u minuti, a zatim
je dodata dejonizovana voda kako bi se odnos tecne i ¢vrste faze podesio na 4:1. Takode
je dodata i mala koli¢ina HCI. Zatim je ova smeSa opet prebacena u autoklav, radi
daljeg tretmana pod istim uslovima kao i u prethodnom sluc¢aju. Konac¢no, talog
silicijumove kiseline je odvojen od te¢ne faze pomocu ultracentrifuge. U drugom
koraku pripreme talog silicijumove kiseline je transformisan u sol. To je ucinjeno
meSanjem 20 g dobijene silicijumove kiseline i 200 ml dejonizovane vode, uz
podesavanje pH na 10, dodatkom 0,1M NaOH. Sistem je intenzivno mesan 2 h na 80 °C

1 pH vrednost je ponovo podesena na 10 dodavanjem 0,1M rastvora NaOH. Ova smesSa
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je potom prebacena u autoklav i dalje tretirana 8 h na temperaturi od 120° C i pritisku
od 3 bara. Nakon hidrotermalne obrade pH vrednost SiO, sola bila je 9 .

Tako pripremljeni SiO; sol je razblaZzen do koncentracije od 13,5 %, uvoden u
staklenu mlaznicu 1 atomizovan uvodenjem vazduha u mlaznicu kontrolisanim
protokom. Mlaznica je pomerana iznad c¢eli¢ne trake, rasprSujuci rastvor po njenoj
povrsini. Pocetna temperatura Celi¢ne trake iznosila je 420 °C, ali je nakon rasprSavanja
rastvora spustena na oko 100 °C. Brzina i smer mlaznice kontrolisani su uz pomo¢
radunara. Brzina mlaznice od 1 cm s obezbedila je dovoljno vremena da deponovane
kapi rastvora prekursora produ kroz nekoliko uzastopnih procesa: otparavanje
rastvaraCa, talozenje prekursora, suSenje, piroliza prekursora i1 rast filma. Vreme
rasprSavanja je iznosilo 30 minuta. Debljina deponovanog SiO, filma iznosila je 22,5

um [36].

2.1.1.2. Priprema keramic¢kog supstrata

Visoko porozni apatit pripremljen je na slede¢i nacin:

Prvo je praSkasti hidroksiapatit sintetisan hidrotermalnim postupkom u
autoklavu iz (NHy4),HPO4 (Zorka, gabac) i Ca(OH), (Gramma Libero). Rastvor
(NH4),HPO4 (¢=0,05 mol/dm®) je sipan u rastvor Ca(OH), (¢=0.06 mol/dm’) uz
dinami¢no mesSanje, a pH tako pripremljenog rastvora je podeSen na 7,4 dodatkom
0,IM HCl ili (NH4)OH. U ovu smesu dodata je zatim povrSinski aktivna supstanca, koja
ima zadatak da razdvaja apatitne Cestice, a deluje i kao dispergujuci agens. Zatim je ovaj
rastvor autoklaviran na temperaturi od 150 °C pod pritiskom od 5 bar, u trajanju od 8 h.
Posle hidrotermalnog tretmana u autoklavu, precipitat je odvojen dekantovanjem, susen
na 80 °C tokom 48 h, mleven, ispran dejonizovanom vodom i ultracentrifugiran u cilju
dobijanja najcistijeg mogucéeg HAP-a [143]. Zatim je ovaj dobijeni prah dispergovan u
vodi i tretiran mehanohemijski da se smanji veli¢ina zrna.

Dobijanje poroznih apatitnih nosaca izvedeno je primenom matrice od
poliuretanske pene, ogovarajuce poroznosti, na koju je izvedeno deponovanje apatitne
keramicke faze.

Potom je supstrat za biomimi¢nu depoziciju HAP-a pripremljen na slede¢i nacin:
na staklene ploCice nanesen je tanak sloj granula poroznog HAP-a (dimenzija 300 pm),

a zatim su preko apatitnog sloja naneti tanki filmovi jednog od tri odabrana polimera:
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- alginat, Protanal LF 20/40 (FMC Biopolimer),

- hidroksietil celuloza 30000 (SE Tylose GmbH & Co. KG) ili

- PLGA, 50:50 (Durect Corporation).

Pre nanoSenja alginat i celuloza su rastvoreni u vodi, a PLGA u hloroformu, tako

da se dobiju rastvori koncentracije 1 % w/w.

2.1.2. Priprema biomimic¢nog medijuma

Kao biomimi¢ni medijum koriS¢en je STF, kao i STF sa dodatkom seruma iz
fetusa goveceta (Fetal Calf Serum-FCS) ili Iglovog medijuma (Eagle’s Minimum
Essential Medium-EMEM). FCS 1 EMEM su dodati u cilju ubrzavanja nukleacije
apatita.

STF je pripremljen po neSto izmenjenoj recepturi, u odnosu na originalni STF,
pri Gemu su koncentracije pojedinih jona bile: ¢(Cl)= 0,054 mol dm™; c(Na")= 0,0542
mol dm*; ¢(Ca*")= 0,0025 mol dm™; ¢(PO4> )= 0,001 mol dm™; c(Mg*")= 0,0003 mol
dm™; ¢(NO5)= 0,0006 mol dm™ i ¢(K")= 0,0014 mol dm™. Koncentracije PO, i Ca®’
jona su bile iste, dok su koncentracije ostalih jona neSto manje nego kod originalnog

STF-a. pH vrednost STF-a podesena je na 7,4.

2.1.3. Formiranje sloja biomimi¢nog HAP-a

Celi¢ne trake sa deponovanim SiO, filmom su iseene na deliée, od kojih je
jedan deo potopljen u STF, drugi deo u STF sa dodatkom FCS-a, dok je tre¢i deo
potopljen u STF sa dodatkom EMEM-a. Uzorci su uronjeni u medijum, gde su drzani
do isteka odredenog vremena (10, 14, 20, 33 1 43 dana) na sobnoj temperaturi, pri cemu
je dolazilo do nukleacije HAP-a na njihovoj povrsini.

Plo¢ice sa nanetim granulama poroznog HAP-a, prekrivenim polimernim
filmovima, potopljene su u STF gde su drzane 6 nedelja na sobnoj temperaturi, u cilju

formiranja sloja biomimi¢nog HAP-a na njihovoj povrSini.
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2.2. Kontrolisano otpustanje antibiotika

2.2.1. Materijali

Praskasti 1 porozni hidroksiapatit, koji ¢e biti koriS¢eni kao nosaci antibiotika,
sintetisani su po proceduri opisanoj u poglavlju 2.1.1.2.

Si0, sol dobijen je hidrotermalnom metodom koja je detaljno objasnjena u
poglavlju 2.1.1.1.

Kao polimerni nosa¢ antibiotika kori§¢ena je poli(DL-mlecna-ko-glikolna
kiselina), PLGA, sa odnosom ko-polimera 50:50 i opsegom viskoznosti 0,76-0,94 dL/g
(Durect corporation, SAD). Pri sintezi sistema za otpusStanje na bazi PLGA, kori$¢ene

su 1 slede¢e hemikalije:

glicerol triacetat (triacetin) - Alfa Aesar, Nemacka
polietilenglikol 400 (PEG 400) - Alfa Aesar, Nemacka
polisorbat 80 (Tween 80) - Alfa Aesar, Nemacka
sorbitan monostearat (SPAN 80) - Alfa Aesar, Nemacka

Migliol 812 - Axo Industry, Belgija.

Praceno je otpustanje Cetiri razlicita antibiotika iz pomenutih apatitnih sistema:

Metronidazol (komercijalni naziv Orvagil, Galenika, Beograd)

Ciprofloksacin (kom. naziv Ciprocinal, Zdravlje, Leskovac)

Klindamicin fosfat (kom. naziv Klindamicin, Hemofarm, Vrsac)

Tigeciklin (Wyet Europa Ltd., Velika Britanija)

2.2.2. Inkapsulacija antibiotika

2.2.2.1. Inkapsulacija antibiotika u polimer

Antibiotik (metronidazol) je inkapsuliran u polimernu matricu PLGA, koja je
zatim inkorporirana u porozni nosac. Inkapsulacija antibiotika u polimer uradena je na
dva razli¢ita nacina.

Prvi nacin podrazumeva mehanic¢ku inkorporaciju antibiotika u polimer, koja je
izvedena u mlinu sa kuglama. Granule PLGA su zajedno sa antibiotikom ubacene u

mlin sa kuglama, uz dodatak male koli¢ine acetonitrila i mlevene do potpune
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homogenizacije. Dobijena gumolika masa naneta je preko granula poroznog apatita,
koje su zatim stavljene u pe¢ na temperaturu od 150 °C (prethodno je utvrdeno da lek
ostaje stabilan na toj temperaturi), da bi se polimer otopio i tako bolje penetrirao u pore
poroznog HAP-a. Nakon hladenja polimer je o¢vrsnuo i tako je dobijen kompozitni
nosa¢ antibiotika koji ¢ini porozna apatitna matrica unutar ¢ijih pora je inkorporiran
PLGA sa inkapsuliranim antibiotikom.

Drugi nacin podrazumeva pripremu mikrosfera PLGA u koje je inkapsuliran
antibiotik. Mikrosfere su pripremljene metodom in situ oc¢vrS€avanja polimera, koja
podrazumeva prvo pripremu disperzije PLGA mikroglobula u kojoj se nalazi i
antibiotik, a zatim injektiranje ove disperzije u vodu ili PBS pri ¢emu dolazi do
oc¢vrS¢avanja mikroglobula i1 nastaju mikrosfere koje sadrze zarobljen antibiotik.
Disperzija je pripremljena na sledeci nacin:

PLGA je rastvoren u triacetinu uz meSanje na magnetnoj mesalici 1 zagrevanje
na temperaturi od 65 °C. Rastvor je ohladen na sobnu temperaturu i u njega je dodat
antibiotik tigecikli, rastvoren u PEG-u 400. Ova smeSa je meSana na magnetnoj
mesalici 5 minuta, zatim je dodat Tween 80 i meSanje je nastavljeno narednih 5 minuta
da bi se formirala uljna faza 1. Span 80 je rastvoren u Migliolu 812, §to predstavlja
uljnu fazu 2. Uljna faza 1 je u kapima dodavana u uljnu fazu 2, uz homogenizaciju
centrifugiranjem na 10 000 o/min da bi se formirala disperzija PLGA mikroglobula u
kontinualnoj fazi koju ¢ine triacetin, PEG 400 i Migliol 812, 1 koja je stabilizovana
prisustvom Tween-a 80 i Span-a 80.

Mikroglobule PLGA su izdvojene iz ove disperzije dekantovanjem i nanete na
granule poroznog apatita, koje su zatim uronjene u fosfatni pufer (PBS- phosphate
buffered saline), gde je doslo do o¢vrs¢avanja PLGA. Tako je postignuto da se unutar
pora apatitnog nosaca nalazi PLGA sa inkapsuliranim antibiotikom.

Stepen inkapsulacije izraCunat je poredenjem mase inkapsuliranog leka i ukupne
mase leka (mj,/my*100). Masa inkapsuliranog leka odredena je oduzimanjem mase
neinkapsuliranog leka od ukupne mase leka, dok je masa neinkapsuliranog leka
(zaostala koli¢ina leka u vodenoj fazi) nakon inkapsulacije odredena UV-VIS

spektrofotmetrijom.
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2.2.2.2. Dobijanje tableta

Tablete su dobijene kompresijom apatitnog praha pomesanog sa antibiotikom, u
praskastom obliku, na hidrauli¢noj presi, pod razli¢itim pritiscima (16, 62, 94, 125 i
156 MPa). Pre kompresije praSkasta smeSa apatita i antibiotika homogenizovana je u
avanu sa tuckom. Dobijene tablete bile su pre¢nika 10 mm 1 debljine 2 mm.

Antibiotici su dodavani u koli¢ini od 0,5 mas. %, u odnosu na masu apatita.
Pored toga, u slucaju tigeciklina, napravljeno je viSe razli¢itih sastava (1, 2, 3 1 5 mas.
%), da bi se ispitao uticaj koncentracije antibiotika na brzinu njegovog otpustanja iz

tableta.

2.2.2.3. Inkapsulacija antibiotika metodom ultrazvucénog spej
suSenja

Rastvor prekursora za ultrazvucno sprej susenje pripremljen je razredivanjem
silikatnog sola vodom, do koncentracije od 18 mg/ml. U tako pripremljen rastvor dodat
je antibiotik metronidazol (c=0,18 mg/ml). Ovaj rastvor je zatim rasprSavan u aerosol
pomocu ultrazvuénog atomizera i noSen strujom vazduha kroz cevnu pe¢, a dobijeni
prah je prikupljan na kraju cevi. Eksperimentalni uslovi bili su sledeci: frekvencija
ultrazvucnog rasprsivaca — 1,7 MHz, radna temperatura u cevnoj pe¢i - 300 °C 1 protok

gasa nosaca/ vazduha — 0,011 m/s.

2.3. Metode karakterizacije

Infracrvena spektroskopija je koriS¢ena za analizu faza biomimi¢no nukleiranih
na povrsini metalnog i keramic¢kog supstrata, kao i za karakterizaciju apatitnog praha i
praha SiO,, dobijenog sprej suSenjem. Nukleirane faze analizirane su pomocu IC
spektrofotometra sa Furijeovom transformacijom (Nicollet 380 FT-IR, Termo Electron
Corporation) tehnikom ometene totalne refleksije (ATR) dok je IC spektrofotometar
(PERKIN ELMER 983@G), sa KBr pastilom, koriS¢en je za karakterizaciju apatitnog
praha i praha SiO,, dobijenog sprej suSenjem. IC spektri snimani su u spektralnom

opsegu od 4000 do 400 cm .
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Difrakcija rentgenskih zraka (XRD) je koriS¢ena za analizu biomimi¢no
dobijenih faza, kao 1 za faznu analizu hidrotermalno dobijenog praha apatita 1
odredivanje veli¢ine kristalita i parametara reSetke. Merenja su vrSena na instrumentu
Philips PW 1050 sa Cu-Ka1-2 lampom. Podaci su prikupljani u opsegu 26 od 9 do 67°,
sa korakom od 5° i vremenom ekspozicije od 2 sekunde po koraku. Veli¢ina kristalita
ratunata je po Sererovoj formuli:

d = K1/Bcos0,
gde je d (nm) srednji precnik kristalita, K je faktor oblika, B je Sirina (121) difrakcionog
pika na polovini maksimalne visine, 4 je talasna duzina primenjenih X-zraka i 6 je

Bregov difrakcioni ugao.

Skenirajuca elektronska mikroskopija (SEM) koriS¢ena je za ispitivanje
morfologije 1 mikrostrukture supstrata i apatita nukleiranog na njegovoj povrsini, za
analizu morfologije i raspodele veliCine Cestica praSkastog apatita i za analizu
mikrostrukture zidova pora poroznog apatita, kao 1 za ispitivanje morfologije silicijum
dioksidnih cestica i njihove hijerarhijske strukture, posebno sa stanovista raspodele
veli¢ine pora.Uzorci su prevuceni zlatom i posmatrani pod mikroskopom JEOL JSM-

5300.

Mikroskopija atomskih sila (atomic force microscopy- AFM) koriS¢ena je za
ispitivanje morfologije 1 strukture tankih filmova SiO,, kao i filmova HAP-a
nukleiranih na SiO, filmovima nakon razlicitih perioda nukleacije. AFM ispitivanja su
radena kori§¢enjem mikroskopa tipa Quesant, u polu-kontaktnom rezimu rada (tapping
mode), u vazduhu i na sobnoj temperaturi. Pri tome su koriS¢ene standardne silikonske
igle i konstantna sila od 40 N m™. Tac¢nost odredivanja srednjeg pre¢nika &estica
poboljsana je dekonvolucijom, koris¢enjem Quesant SMP (Scanning Probe

Microscope) programa.

Transmisiona elektronska mikroskopija (TEM) koriS¢ena je za ispitivanje
raspodele velicine Cestica SiO, sola 1 njihove sub-strukture. Uzorak je pripremljen
razblazivanjem SiO, sola do koncentracije koja omuguéava posmatranje pojedinacnih
Cestica, a zatim je nanet na karbonsku mrezicu i posmatran pod mikroskopom JOEL

JEM 2000 FX.
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Dinamicko rasejanje svetlosti je koriS¢eno za odredivanje veliine Cestica SiO,
sola. Merenja su vrSena koriS¢enjem intenzivne laserske ekscitacije od 135 mW, na
514,5 nm i uglom detekcije od 90° (Light Scattering System BI-200SM, Brookhaven
Instruments). Raspodela veli¢ina cestica je izraCunata koriS¢enjem softvera za

izraCunavanje veli¢ine Cestica (Brookhaven Instruments Particle sizing software).

Energetski disperziona rentgen spektroskopija (Energy dispersive X-ray
spectrophotometry- EDS, KKS 2000 - Oxford instruments) u kombinaciji sa
skeniraju¢om elektronskim mikroskopom i viSekanalnim analizatorom koriS¢ena je za
elementarnu analizu, u cilju procene hemijske homogenosti samonukleiranog HAP-a.

Ca/P odnos je odreden koris¢enjem ZAF (Link Company) softverskog paketa.

BET metoda je koriS¢ena za odredivanje debljine apatitnog filma, nukleiranog u
biomimi¢nom medijumu, kao i za odredivanje parametara poroznosti tableta i
nepresovanog praha apatita, od koga su napravljene. Specificna povrSina uzoraka
merena je na osnovu adsorpcije azota na -196 °C, koriste¢i Varian Aerograf (model
920) gasni hromatograf opremljen TCD detektorom. Instrument je visoko osetljiv i
omugucava merenje veoma malih povrsina (i do 0,1 m?). Pre merenja, uzorci su tretirani
2 h na 150 °C u struji helijuma, u cilju potpunog degaziranja. Nakon toga, gasna smesa
od 27 vol.% azota u helijumu je pustena preko uzorka (protokom 30 cm®/min) i éelija sa
uzorkom je ohladena potapanjem u te¢ni azot. Hladeéi se, uzorak je adsorbovao
odredenu koli¢inu azota iz gasne struje dok adsorpciona ravnoteza nije postignuta. Posle
uklanjanja kupatila sa teCnim azotom, uzorak je zagrejan i adsorbovani azot se
oslobodio, §to je registrovano na TCD detektoru. Kad je desorpcija zavrSena, poznata
zapremina azota (0,5 cm’) je dodata u struju gasne smese azot-helijum. Poredenjem
desorpcionih i kalibracionih pikova, zapremina adsorbovanog azota po uzorku je
izraCunata i specifi¢na povrsina uzorka je odredena pomo¢u BET (Brunauer, Emmett,
Teller) metode (zasnovane na korelaciji p/(Vais(Ppo — P)) VS. p/po, gde je po pritisak
zasi¢enja, p je ravnoteZni pritisak 1 V,gs je apsorbovana zapremina azota). Srednji i
maksimalni poluprecnik pora i kumulativna zapremina svih pora odredeni su
koriséenjem Leklo-Pirarove (Lecloux, Pirard) metode zasnovane na Dolimor-Hilovoj
(Dollimore, Heal) standardnoj apsorpcionoj izotermi za odredivanje veli¢ine pora [144].

Debljina nukleiranih apatitnih filmova je dalje izraunata iz podataka o masi filma i
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ukupnoj zapremini pora u filmu. Prilikom odredivanja parametara poroznosti praha
apatita, pretpostavljeno je da su sintetisane Cestice praha sferoidi, Sto je omogucilo
izraCunanje srednjeg precnika Cestica (dBET = 6/pSp), gde je Sp specificna povrsina i p
=3.156 g/em’ je teorijska gustina apatitnog praha.

Zivina porozimetrija kori$éena je za odredivanje raspodele veli¢ine pora u
tabletama dobijenim presovanjem praha apatita. Merenja su uradena na porozimetru
Carlo Erba Porosimeter 2000 koriste¢i softverski sistem Milestone 200. Ovaj
porozimetar radi u opsegu pritisaka od 0,1 do 200 MPa, omogucéavajuci detektovanje

pora veli¢ine od 7,5 do 15000 nm.

UV-VIS spektrofotometrija je koriS¢ena za pracenje brzine otpustanja
antibiotika iz nosaca u koje su inkapsulirani. U cilju pradenja otpuStanja antibiotika
komadi poroznog nosaca, odnosno tablete potapani su u PBS (pH=7,4), na temperaturi
od 37 °C, uz stalno mesanje na magnetnoj mesalici. Zapremina PBS u slucaju
poroznog nosaca iznosila je 50 ml, a u slucaju tableta 40 ml. Otpustanje metronidazola
iz SiO, praha, praceno je nakon potapanja ovog praha u 10 ml PBS-a, na 37 °C uz
stalno meSanje. Prah je prethodno upakovan u papirnu membranu, kako bi bio fizicki
odvojen od medijuma za otpustanje. Otpustanje, tj. promena koncentracije leka u datoj
zapremini PBS-a, pra¢eno je uz pomo¢ UV-VIS spektrofotometra (Shimadzu 1800),
merenjem apsorbance na odredenoj talasnoj duzini (metronidazol- 320 nm, ciprocinal-
271 nm, klindamicin- 200 nm i tigeciklin 245 nm), u odredenim vremenskim
intervalima. U svrhu merenja apsorbance uziman je alikvot od 3 ml rastvora, a
dodavano je 3 ml svezeg PBS-a, kako bi se simulirao stalni tok telesnog fluida u
organizmu. Iz izmerene apsorbance koncentracija je odredivana na osnovu

kalibracionih krivih, koje povezuju ove dve veli¢ine.
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3. REZULTATI I DISKUS1JA

3.1. Biomimi¢na metoda

3.1.1. Metalni/SiO; supstrat

Faze, nukleirane tokom biomi¢nog tretmana supstrata u STF-u, ispitane su

koris¢enjem metoda IC spektroskopije, difrakcije X zraka, AFM 1 SEM mikroskopije.

3.1.1.1. Rezultati FT- IC analize

FT-IC spektri nukleiranog apatitnog filma nakon razli¢itog vremena boravka u

STF-u, prikazani su na slici 8.
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Slika 8. FT-IC spektri nukleiranog apatitnog filma nakon razlicitog vremena boravka u
STF-u: 1- 10 dana; 2- 20 dana; 3- 33 dana; 4- 43 dana; 5- 14 dana, dodatak EMEM-a;,
6- 14 dana, dodatak FCS-a

Trake uogljive na spektru na 2340 cm™ mogu se pripisati istezué¢im vibracijama
OH™ grupa koje se nalaze na krajevima SiO, lanaca. Trake od 1643 do 1649 cm’
odgovaraju savijaju¢im vibracijama OH" grupa i iz SiO; lanaca i iz HAP-a, a trake na

600 do 662 cm™ slobodnim vibracijama OH™ grupa. Trake izmedu 1018 i 1043 cm™
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odgovaraju transverzalnim asimetri¢énim vibracijama Si-O-Si lanaca, a trake od 791 do
802 cm™ pripadaju ljuljajuéim vibracijama Si-O-Si lanaca, dok trake od 432 do 451 cm’
' odgovaraju transverzalnim ljuljaju¢im vibracijama Si-O-Si lanaca. Trake koje se
pojavljuju na 1018 do 1043 cm™ pripadaju asimetri¢nim istezué¢im vibracijama PO,
grupa, dok trake od 550 do 563 cm™ poti¢u od v, simetri¢nih istezucih vibracija. Trake

od 432 do 451 cm™ delom pripadaju v, simetri¢nim vibracijama PO,>" grupa [36].

3.1.1.2. Rezultati XRD analize

Karakteristi¢ni difrakcioni pikovi na 28,95; 31,86; 49,56 i 53,32° (slika 9), koji
odgovaraju (121), (120), (123) 1 (004) ravnima, pokazuju da faza, nukleirana na povrSini
Si0, filma, predstavlja hidroksiapatit. Veli¢ina kristalita, izradunata pomoéu Sererove

formule, posmatrajuéi ravan (121), iznosi 9,3 nm.
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Slika 9. Difraktogram nukleiranog HAP-a na SiO; filmu

3.1.1.3. Rezultati SEM mikroskopije

SEM snimak silicijum-dioksidnog filma, nanetog na celi¢nu traku, prikazan je
na slici 10. Moze se uociti kako slojevi filma nalezu jedan preko drugog, kao i jako fina

poroznost filma sa porama veli¢ine od 100 -150 nm.
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Slika 10. SEM snimak SiO; filma

Struktura 1 morfologija nukleiranog apatita na povrSini SiO, filma mogu se
videti na SEM snimcima, prikazanim na slici 11. Nacin nukleacije apatita
sedimentiranjem slojeva jedan na drugi sve do zavr$ne debljine apatitnog filma jasno se
vidi na slici 11a. Srednji pre¢nik Cestica iznosi oko 1,5 pm. Na slici 11b se moze uociti
jako razvijena morfologija nukleiranih Cestica koje su oblika cveta maslacka. Pore na

povrsini Cestica nepravilnog su oblika i njihove dimenzije se kre¢u od 120 do 340 nm.

IPkVY K3,.588.
. '
e
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Slika 11. SEM snimci nukleiranog apatitnog sloja na povrsini SiO; filma

3.1.1.4. Rezultati AFM mikroskopije

Pred SEM mikroskopije, za izucavanje morfologije SiO, filma, kao 1
nukleiranog apatitnog filma, koriS¢ena je AFM mikroskopija jer daje bolji uvid u
trodimenzionalnu strukturu uzorka, $to olak$ava objaSnjavanje mehanizma nukleacije
HAP-a.

Tipi€an izgled tankog filma SiO,, debljine 22,5 pm, deponovanog na povrsinu
Celicne trake, prikazan je na slici 12, dok se na slici 13 moZe videti tipican izgled

nukleiranog apatitnog filma na povrsini SiO; filma, nakon 33 dana nukleacije u STF-u.

Slika 12. AFM snimak SiO; filma
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Slika 13. AFM: Tipican izgled nukleiranog filma HAP-a

Na slici 14 mogu se videti Cestice sekundarnog HAP-a, nukleiranog u
Supljinama prvobitno formiranog apatitnog filma. Takode, slike 13 i 14 ukazuju na
mehanizam nukleacije apatitnog filma, koje se talozi sloj po sloj, formirajuci “ostrva”,
razli¢itog oblika 1 veli¢ine. Belom bojom su predstavljene oblasti sa najveCom

debljinom apatitnog sloja.

800 nm

1000 nm —|

00w B0 um 10008m

Slika 14. AFM: Tipican izgled sekundarno nukleiranog HAP-a unutar Supljina
u primarno nukleiranom filmu
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3.1.1.5. Debljina filma nukleiranog HAP-a

Masa nukleiranog apatitnog filma zavisi od vremena boravka metalnih traka
prevucenih filmom silicijum dioksida u STF-u, kao i od vrste koris¢enog medijuma, kao

§to se moze videti u Tabeli 2.

Tabela 2. Debljine nukleiranog apatitnog filma na povrsini SiO; filma

Vreme Masa Specifi¢na | Specificna | Debljina
Medijum nuklea.lcije apatitnog | povrSina | zapremina | apatitnog
apatita, filma, filma, pora, filma,
dani mg m*/g cm’/g pm
10 0,2 - - -
20 0,6 94 0,116 2,7
STF
33 1,2 102 0,107 4.9
43 1,4 112 0,097 6,2
STF+EMEM 14 1,3 110 0,100 4,8
STF+FCS 14 1,1 105 0,110 4,1

Debljina nukleiranih apatitnih filmova je odredena na osnovu podataka o masi
filma i ukupnoj zapremini pora u filmu, koriste¢i Lecloux-Pirar- ovu metodu, i ona je
iznosila od 2.7 — 6.2 um. Najveca vrednost (6.2 um) odgovara najduzem periodu
nukleacije (43 dana), dok najmanja, bliska nuli, odgovara vremenu nukleacije od 10
dana. Takode, moZe se primetiti znacajan uticaj FCS-a i EMEM-a na proces nukleacije.
Debljina filma dobijena za period nukleacije od 14 dana, u STF-u sa dodatkom FCS-a
ili EMEM-a sli¢na je po vrednosti debljini filma postignutoj za 33 dana, u ¢istom STF-
u. Ovo zna¢i da vreme nukleacije moZe biti znacajno skra¢eno dodatkom ovih

bioaktivnih medijuma.

3.1.1.6. Mehanizam nukleacije HAP-a na Si0O,;

Do nukleacije dolazi kada se ¢eli¢ne trake prevucene sa SiO, potope u STF koji
sadrzi Na' jone [145]. Ovi joni se inkorporiraju u nano-pore tankog SiO, filma
uslovljavajuéi porast lokalne pH vrednosti na povrSini filma. Rezultujuéa alkalna pH

vrednost favorizuje heterogenu nukleaciju HAP-a koja se odvija po sledecoj reakciji:
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10 Ca**(aq) + 6 PO (o) + 2 OH (4= Ca10(PO4)s(OH); ()

Reakcija otpo&inje privladenjem pozitivno naelektrisanih Ca>" jona na povriinu
Si0, filma. U sledeéem koraku, negativno naelektrisani PO, joni bivaju privudeni na
povrsinu i to dovodi do stvaranja kalcijum fosfata. Kada je HAP formiran na povrsini,
presicenost STF-a favorizuje dalju nukleaciju HAP-a, jer je energija aktivacije
heterogene nukleacije HAP-a na povrSini manja od energije potrebne za homogenu
nukleaciju u STF-u [146]. Dakle, apatitni film nastavlja da se formira na prvobitno
formiranom sloju apatita, sloj po sloj, i spontano raste uzimajuci kalcijumove i fosfatne
jone iz STF-a [147].

Sledecu fazu nukleacije HAP-a se najverovatnije pokrecu kapilarne sile izazvane
malim precnikom kanala izmedu ostrva formiranog HAP-a (slika 13). Ova sila
prouzrokuje klizanje ivica apatitnih ostrva u kanale. To favorizuje proces sekundarne
nukleacije unutar ve¢ formiranih tankih filmova HAP-a. Do sli¢nih zakljuc¢aka, dosli su
1 Song 1 sar. [147], koji su utvrdili da su apatitna jezgra formirana nakon otprilike dve
nedelje od potapanja supstrata u STF. Oni su zakljucili da formirana jezgra HAP-a
nastavljaju da rastu i da dolazi do popunjavanja praznina na povrsini supstrata, ali nisu
objasnili kako se to tacno deSava. Predlozeni mehanizam klizanja je verovatno
odgovoran za pokretanje sekundarne nukleacije. Mada, proces sekundarne nukleacije
moze ukljuciti oba mehanizma: prvi izazvan kapilarnim silama i drugi, ve¢ pomenut,
tipican za formiranje ostrva (slika 14).

Dodatkom seruma iz fetusa goveceta i Iglovog medijuma u STF, pored
nukleacije ¢iji je mehanizam ve¢ opisan prethodno, znacajan je i uticaj prisutnih amino
grupa u FCS-u 1 delova naelektrisanih proteina u EMEM-u. Oni deluju kao dodatni i
vrlo efikasni centri nukleacije svojim polarnim dejstvom, koje po mehanizmu ,,PILP*
(polymer induced liquid precursor-polimer indukovani te¢ni prekursor) uslovljava
ubrzanu nukleaciju apatita kroz proces vezivanja kalcijumovih jona na datim aktivnim

centrima, a potom simultanim vezivanjem fosfatnih jona.
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3.1.2. Keramicki/polimerni supstrat

3.1.2.1. Strukturne i morfoloSke karakteristike apatitnog praha i
apatitnog poroznog nosaca

Praskasti HAP, kori$¢en za sintezu poroznog HAP-a, ima veoma finu strukturu,
koja se sastoji od aglomerata, slicnih po obliku 1 veli¢ini (1 - Sum) i koji su izgradeni od

Cestica veli¢ine 200 nm, kao Sto se moZe videti na SEM snimku prikazanom na slici 15.

Slika 15. SEM snimak apatitnog praha

Apatitni nosac, sintetisan iz prasSkastog apatita, ima veoma poroznu 3D strukturu
(slika 16). Pore su cilindricne i medusobno povezane, pre¢nika od 0,1 do 1 mm, a

najbrojnije su one sa precnikom od 0,2 do 0,3 mm.

Slika 16. Fotografija poroznog HAP-a
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Takode, sintetisani porozni HAP poseduje veoma definisanu unutrasnju
geometriju-poroznost, sa porama precnika od 200 nm do 1 mm (slika 17). Na slici 17b

moze se videti iglicasta struktura zidova pora, sa duzinom iglica od 1 pm i pre¢nikom

50 nm.
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Slika 17. SEM: Tipican izgled zidova poroznog HAP-a

Na AFM snimcima se moze videti orijentacija pora dirigovana matricom od
polimerne pene (slika 18), pri ¢emu su dimenzije grana izmedu njih: duzina- 30 pum,

Sirina- 3 pm i debljina 3-5 um.

b)
Slika 18. AFM snimci poroznog HAP-a: a) 2D snimak, b) 3D snimak
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3.1.2.2. Rezultati FT- IC analize

Analiziranjem FT-IC spektra zaklju¢eno je da faza, formirana biomimi¢no na
povrsini HAP/polimer kompozita, hidroksiapatit blago promenjene stehiometrije (slika
19). Sva tri IR spektra na slici 19 pokazuju trake karakteristicne za HAP: slab pik koji
odgovara istezanju OH™ grupa uoen je na oko 3570 cm’'; trake na oko 1640 cm™
odgovaraju savijajuéim vibracijama OH™ grupa, a trake na 600 do 650 cm™ slobodnim
vibracijama OH™ grupa; trake koje se javljuju na 970-1090 cm™ pripadaju asimetri¢nim
istezuéim vibracijama PO4” grupa, dok trake od 550 do 640 cm™ poti¢u od simetri¢nih
istezu¢ih vibracija PO4> grupa; trake od 430 do 450 cm™ delom pripadaju v,

. Y . . .. 3.
simetri¢nim vibracijama PO, grupa.
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Slika 19. FT-IC spektri nukleiranog apatitnog filma na poroznom HAP-u prevucenom
razlicitim polimernim filmovima: I1- alginat, 2 — celuloza, 3 — PLGA

Trake karakteristi¢ne za svaki od polimera su takode prisutne na odgovaraju¢im
IC spektrima:

Alginat: trake prisutne na oko 3500-3700 cm™ pripisuju se istezu¢im
vibracijama ~ OH™ grupa; trake na 1615-1420 cm™” odgovaraju asimetriénom i

simetriénom istezanju COO™ grupa, respektivno; trake na oko 1640 cm” se mogu
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pripisati vodi vezanoj za polimer; trake na oko 1300 cm™ odgovaraju vibracijama
polimernog lanca; trake koje pripadaju asimmetricnom istezanju C-O-C na oko 1080 -
1020 cm™ su delimiéno skrivene trakama koje odgovaraju apatitu; trake prisutne na oko
820 cm™ pripisuju se kombinaciji slede¢ih vibracija: savijaju¢e vibracije - CCO i - CCH
grupa i uvijajuce vibracije C=0 grupe [148, 149].

Celuloza: trake na 2920 i 2940 cm™ odgovaraju istezanju C=0 i C-H grupa,
respektivno; trake oko 2900 cm™ pripadaju O-H istezanju, dok trake na 1640 cm™
odgovaraju savijanju O-H iz apsorbovane vode; trake na 1590 cm™' potvrduju prisustvo
COO™ grupe; trake na oko 1430 cm” se pripisuyju HCH i OCH savijajuéim
deformacijama u ravni dok traka na oko 1380 cm™ odgovara C-H savijanju; trake na
oko 900 cm™ pripadaju COC, CCO i CCH deformacijama i istezuéim vibracijama koje
odgovaraju pomeranjima of C-5 and C-6 atoma [150, 151].

PLGA: trake registrovane na 2995 cm™ odgovaraju C-H asimetri¢nom istezanju,
dok trake na oko 2950 i 2880 cm™ pripadaju C-H simetri¢nom istezanju; izrazena traka
na 1760 cm™ se pripisuje C=0 istezanju; trake na oko 1100 - 1280 cm™ odgovaraju C—
O-C istezanju, trake uotene od 1400 do 1500 cm™ odgovaraju CH,, CH3, i CH
deformacijama; traka na oko 750 cm™ pripada ljuljaju¢im vibracijama dugog CH, lanca

[152, 153].

3.1.2.3. Rezultati XRD i EDS analize

Prisustvo difrakcionih pikova koji odgovaraju ravnima (121), (120), (123) i
(004) jasno pokazuje da je HAP formiran na povrSini svih ispitivanih polimernih
filmova (celuloza, alginat i PLGA), deponovanih na povrS§inu poroznog apatitnog
nosaca (slika 20).

Rac¢unanjem veli¢ine kristalita, po Sererovoj formuli, pokazalo da postoje veoma
male razlike u stepenu kristalnosti izmedu razli¢itih uzoraka (prosecna velicina kristalita
je: za celulozu 20 nm alginat 22 nm 1 PLGA 24 nm). lako je najmanja vrednost veli€ine
kristalita dobijena za HAP samonukleiran na povrsini od celuloze, a najveca vrednost za

PLGA, ove razlike su zanemarljive.
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Slika 20. Difraktogram HAP-a samonukleiranog na razlicitim polimernim filmovima:
I-celuloza, 2-alginat, 3- PLGA

Pored toga, polu-kvantitativna hemijska analiza, uradena EDS-om, pokazala je
da su vrednosti odnosa Ca/P, za HAP formiran na povrSini svih polimera, sli¢ni

vrednosti za stehiometrijski HAP (za celulozu 1,58; alginat 1,62 i PLGA 1,65) .

3.1.2.4. Rezultati SEM mikroskopije

SEM snimci su pokazali jako razvijenu morfologiju cestica HAP-a, nukleiranog
na povrsini polimernih filmova nanetih na porozni apatit (slike 21, 22 1 23).

Kao §to se vidi na slici 21, ¢estice HAP-a nukleiranog na alginatu su prisutne u
dva oblika- oblik cveta maslacka i poligonalni oblik. Cestice poligonalnog oblika su
manje; pre¢nik najmanjih Cestica je oko 1 um, dok su najvece dimenzija oko 5 pm.
Raspodela veli¢ina estica oblika maslacka je od 3 do 5 um. Sirina igli¢astih struktura

na povrsini ovih Cestica je 18-25 nm, dok je rastojanje izmedu njih 150-500 pum.
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Slika 21. SEM snimci nukleiranog apatitnog filma na alginatu: a) manje uvecéanje i b)
vece uvecanje
Na slici 22 vidi se raznolika morfologija Cestica hidroksiapatita nukleiranog na
hidroksietil celulozi. Srednji pre¢nik Cestica je oko 3 um dok su najmanje Cestice
veli¢ine oko 1 um. Iglicaste i1 tanjiraste strukture se uocavaju na povrSini Cestica i

njihova Sirina je od 30 do 150 nm.

Slika 22. SEM snimci nukleiranog apatitnog filma na celulozi: a) manje uvecanje i b)

vece uvecanje

Apatit nukleiran na povrSini PLGA filma prikazan je na SEM snimcima na slici
23. Moze se uociti da su Cestice oblika cveta maslacka sa jako razvijenom morfologijom
povrSine gde su prisutne laticaste strukture. Veli¢ina Cestica se uglavnom krece u
opsegu od 2.5 do 3,5 um, ali su prisutne i znatno sitnije ¢estice (0,7 — 1,5 um) kao i
manji broj krupnijih (4,3 — 8,5 pm). Sirina lati¢astih struktura na povrsini estica je 15-

20 nm.
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Slika 23. SEM snimci nukleiranog apatitnog filma na PLGA: a) manje uvecanje i b)

vece uvecanje

3.1.2.5. Mehanizam nukleacije HAP-a na polimerima

Razumevanje mehanizma biomimi¢ne nukleacije HAP-a u STF-u, bitno je zbog
unapredenja istrazivanja u oblasti formiranja bioaktivnih prevlaka, koje moze biti
postignuto izborom odgovaraju¢ih polimera za funkcionalizaciju poroznog apatitnog
nosaca. Karboksilne/ hidroksilne grupe, prisutne u lancima alginata, celuloze 1 PLGA
deluju kao aktivni centri koji iniciraju nukleaciju (alginat poseduje i karboksilne i
hidroksilne grupe, dok celuloza poseduje samo hidroksilne, a PLGA samo karboksilne
grupe (slike 1, 2 1 3 u poglavlju 1.1.2.2). Ove negativno naelektrisane grupe, u prvom
stupnju nukleacije, privlate Ca>" jone iz STF-a, koji zatim bivaju prikageni na povrsinu
polimernog filma. U sledeem stupnju, negativni PO, joni bivaju privuceni od
pozitivnih Ca** jona. Sledi da se proces nukleacije kalcijum fosfata deSava vezivanjem
Ca”" na aktivna mesta polimera i simultanim vezivanjem PO,’ jona za kalcijumove
jone. Kao S$to je ve¢ pokazano [36, 44, 155], koncentracija karboksilnih/hidroksilnih
grupa (tj. nukleacionih centara) na povrSini polimera verovatno igra vaznu ulogu u
procesu nukleacije kalcijum fosfata [155]. Gustina nukleacionih centara moze takode da
uti¢e na veli¢inu aglomerata i njthovu morfologiju, Sto potvrduju i rezultati ovde
prikazanih istraZivanja. Naime, najveca gustina nukleiranih cestica dobijena je na
alginatnom filmu, kao Sto se moze videti na slici 21. To je najverovatnije
prouzrokovano velikom gustiom karboksilnih i/ili hidroksilnih grupa u lancima alginata.

U slucaju nukleacije sa PLGA, moze se uociti relativno mala gustina nukleiranih Cestica
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(slika 23), Sto odgovara niskoj koncentraciji aktivnih karboksilnih grupa u PLGA lancu,
u poredenju sa alginatom. U slucaju celuloze, ako se posmatra prostorni raspored
hidroksilnih grupa, moZe se videti da su relativno blizu jedna drugoj. Usled toga,
aglomerati sa susednih nukleacionih centara se spajaju formirajuéi izduZene strukture,
kao Sto se vidi na slici 22a.

Sto se ti¢e veliGine Cestica, u uzorcima gde su alginat i celuloza kori$éeni za
funkcionalizaciju poroznog nosaca, dobijene su manje Cestice (1-5 pm). Razlog tome
moze biti veliki broj nukleacionih centara. Vec¢i aglomerati (neki ve¢i i od 8§ pm) su
uoceni u slucaju kada je koris¢éen PLGA, koji poseduje manji broj nukleacionih centara
od kojih zavisi dalji rast nukleusa, kao i Cestica kalcijum fosfata.

Samo-formirane nanostrukture dobijene u ovom istraZivanju, mogu biti od
velikog znacaja za rast Celija na povrSini poroznog nosaca. Rezultati dobijeni FT-IC
spektroskopijom (slika 19) koji pokazuju da je nukleirana faza karbonatni apatit,
pretezno tipa B, koji je inace prisutan u bioloskim sistemima, potvrduju ovu
pretpostavku. Nekoliko istrazivanja u kojima je ispitivano ponasSanje ¢elija na apatitu,
formiranom na povrSini polimera, potvrduju njegovu sposobnost da favorizuje rast

osteoblastnih ¢elija i njihovu funkcionalnost [43, 48, 49, 156].

3.1.2.6. Ispitivanja na celijama i animalnom modelu

Paralelna istrazivanja, radena na temu bioprihvatljivosti materijala kroz testove na
¢elijskim linijama fibroblasta i na animalnim modelima, od strane saradnika iz bioloskih
1 medicinskih institucija [157], pokazala su dobre rezultate, Sto €ini 1 rezultate ove teze
jos§ znacajnijim.

Citotoksicnost je ispitana u indirektnom kontaktu materijala (granule poroznog
apatita (pHAP), kao i pHAP u kombinaciji sa polimerima (alginat, celuloza, PLGA)) sa
¢elijskom kulturom fibroblasta misa (NCTC clone L929). Kvantitativna evaluacija
dobijenih rezultata vrSena je uz pomo¢ MTT testa, uz koris¢enje ekstrakta ispitivanih
materijala u razli¢itim koncentracijama i u razli¢itim vremenima. Eksperimenti su
izvedeni na statisticki relevantnom broju uzoraka.

Rezultati MTT testa (slika 24) izrazeni su kao procenat prezivelih celija, u
poredenju sa kontrolom- ¢istom celijskom kulturom L929 fibroblasta, bez dodatka

ispitivanih materijala. Viabilnost ¢elija u kontrolnoj grupi bila je 100%. Za pHAP, bez
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dodatka polimera, dobijen je sli¢an rezultat kao za kontrolnu grupu, Sto ukazuje na
njegovu inertnost u odnosu na ¢elijsku kulturu. pHAP sa dodatim alginatom, pokazao je
najbolji rezultat, viabilnost ¢elija bila je za 40 % veca u odnosu na kontrolu, dok pHAP
sa dodatkom celuloze nije pokazao znacajne razlike u broju ¢elija, u odnosu na cisti
pHAP. Nijedan od ispitivanih materijala nije pokazao potpunu citotoksi¢nost na

¢elijskoj kulturi fibroblasta misa.
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Slika 24. Broj prezivelih L929 celija, u poredenju sa kontrolom

Ispitana je i biofunkcionalnost materijala, u in vivo predklinickim testovima na
animalnom modelu. Dosadasnja ispitivanja su obuhvatila samo pHAP i pHAP sa
PLGA, dok su ispitivanja ostalih materijala u toku. Eksperimenti su uradeni na
kuni¢ima (12 Zivotinja oba pola, iz razli¢itih legla, starosti oko 4 meseca, telesne mase
oko 3 kg).

Napomena: Eksperimenti su odobreni od strane Etickog komiteta za rad sa
eksperimentalnim zivotinjama Stomatoloskog fakulteta u Beogradu (br. 36/12 od
23.11.2009. godine), i sprovedeni u saglasnosti sa principima Vodica Nacionalnog
Instituta za zdravlje, za brigu i koriS¢enje laboratorijskih Zivotinja, kao i prema
medunarodnim standardima ISO10993-2: zahtevi za blagostanje zivotinja.

U defekte kriticne veli¢ine (defekti koji ne mogu sponatno zarasti) implantirani
su ispitivani materijali: pHAP, pHAP sa PLGA 1 komercijalni proizvod Geistlich

BioOss (deproteinizovani govedi koStani materijal), koji se koristi kao zlatni standard.
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Kao negativna kontrola koriS¢eni su defekti kosti u koje se nije postavljao materijal.
Ocenjivano je stvaranje nove kosti, kao i procenat mineralizacije tokom vremena (slika

25). Maksimalno vreme ocenjivanja iznosilo je 12 nedelja.

Procenat
rineralizacije
@ bez mineralizacije
m =25 %
g ] O 25-50 %

M a0 %

Broj defekata
I

bez pHAP+PLGA — BioOss pHAP
materijala

Materijal

Slika 25. Procenat mineralizacije

Na slici 25 predstavljen je procenat mineralizacije u zavisnosti od vrste
ispitivanog materijala. Na ordinatu je nanet broj kriticnih defekata, ispunjenih
ispitivanim materijalom. Rezultati pokazuju da je nova kost formirana u mnogo vecoj
meri kada su, kao implantni materijali, koriS¢eni porozni HAP i pHAP u kombinaciji sa
PLGA, nego u slucaju koriS¢enja komercijalnog proizvoda BioOss-a. Posebno dobri
rezultati postignuti su u slucaju koriS¢enja pHAP-a kombinovanog sa PLGA, kada je u

najve¢em broju defekata procenat mineralizacije bio ve¢i od 50 %.
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3.2. Kontrolisano otpustanje antibiotika

3.2.1. Karakterizacija nosaca antibiotika

Pre izuCavanja kinetike otpustanja antibiotika iz apatitnog i SiO, nosaca, uradene

su fazna 1 strukturna analiza ovih sistema.

3.2.1.1. Osobine sintetisanog praha HAP-a

Dobijeni XRD spektar (slika 26) pokazuje da hidrotermalno sintetisani prah
odgovara karbonatnom kalcijum hidroksiapatitu Ca;o(PO4)s(OH), (JCPDS 9-432). Svi
karakteristi¢ni difrakcioni pikovi su prisutni: (211) na 26=31,9°; (112) na 26=32,26°,
(300) na 206=33,12°, (002) na 20=25,86°, (222) at 20=46,86° i (213) na 20 = 49,58°

[144]. Veli¢ina kristalita, raunata po Sererovoj formuli, iznosi 8-22 nm.

100

211)

80 —

60 —

(112)

Relativni intenzitet

Slika 26. Difraktogram sintetisanog praha HAP-a

IC spektar sintetisanog praha (slika 27) pokazuje trake karakteristicne za HAP.
Trake na oko 1092 i 1042 cm™' odgovaraju asimetriénim istezu¢im (v3), dok trake na
oko 603 1 569 cm ' odgovaraju savijajuéim (v4) vibracijama PO4> grupa. Trake na 957 i
473 cm™' potidu od simetriénih istezuéih vibracija (vl and v2) PO, grupa.

Oslobodajuée i istezuée vibracije OH™ grupa detektovane su na oko 630 i 1626 cm™,
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redom. Istezuée vibracije CO;>~ grupe na 1442, 1406 i 875 cm ' su takode prisutne, §to
ukazuje na inkorporaciju karbonatnih grupa u strukturu apatita. Traka na 630 cm ' se
pripisuje oslobadaju¢im vibracijama OH" grupa. Evidentno je da je dobijen karbonatni
apatit B tipa i da zamena na polozajima OH" jona, uo¢ena na osnovu promene oblika i
polozaja trake na 3658 cm ', nije dominatno prouzrokovana zamenom OH ™ jona COs>

jonima.
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Slika 27. IC spektar sintetisanog praha HAP-a

Rezultati SEM analize kako apatitnog praha, tako 1 poroznog apatita, ve¢ su

prikazani u poglavlju 3.1.2.1.

3.2.1.2. Poroznost tableta

Parametri poroznosti apatitnog praha i tableta dobijenih primenom pritiska od 16
i 156 MPa (Tabela 3) odredeni su BET metodom. Inace, pore se klasifikuju po ITUPAC-
ovoj klasifikaciji pora, gde su makropore definisane kao pore veée od 50 nm, mezopore
su veli¢ine od 50-2 nm, a mikropore su pore manje od 2 nm. Pre¢nik Cestica praha

HAP-a, izracunat iz specifi¢ne povrSine, iznosi 160 nm.
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Tabela 3. Parametri poroznosti odredeni BET metodom

Specificna | Specificna Srednji Udeo Udeo
Uzorak povréirzla zapremir31a precnik mezopora, | makropora,
pora,m“/g | pora,cm’/g | pora, nm % %
HAP- prah 12 1,00 310 10 90
Tableta 1, p=16 MPa 13 0,39 75 36 64
Tableta 2, p=156 MPa 11 0,17 35 65 35

Sa aspekta proucavanja brzine otpuStanje leka najvaznija je kriva koja definiSe
raspodelu veli¢ine pora (veli¢inu diferencijalnih zapremina pora) (slika 28). Koris¢en je
diferencijalni oblik prikazivanja da bi se istakle male promene zapremine sa pre¢nikom.
Ova kriva daje detaljne podatke o veli¢ini diskretnih pre¢nika pora i njihovom udelu u

posmatranom sistemu (HAP), u koga se inkorporira lek.

Tableta 1 - p=0.5t
—— Tableta 2- p=5t
1000
o
o
=]
S 500
=
0
. ———— ——
10 100 1000

r,nm

Slika 28. Diferencijalna zapremina pora

Na osnovu diferencijalne zapremine pora u tableti 1 i tableti 2, jasno je da su
pore vecéih precnika dominantno prisutne u tableti 1, iz Cega sledi da ¢e i brzina
otpustanja leka iz tog uzorka biti veéa (slike 28 i 29). Na slici 29 ocigledno je da je kod
tablete 1 gotovo ceo spektar raspodele veliCine pora pomeren ka vrednostima ve¢im od

40 nm, za razliku od tablete 2 gde se ceo spektar rapodele nalazi u intervalu 10-50 nm.
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Slika 29. Raspodela velicine pora i njihov udeo u ukupnoj zapremini pora za
tablete 112

Multimodalna raspodela veli¢ine pora poti¢e od razliCitih tipova pora: najvece
pore koje se formiraju za vreme kompresije praha u tablete, neSto manje pore izmedu
agregata Cestica praha, jo§ manje pore izmedu Cestica (posebno izmedu manjih Cestica u
aglomeratima) i najmanje pore izmedu osnovnih Cestica, koje su u nekim slucajevima
reda veli¢ine kristalita unutar osnovnih ¢estica (osnovne ¢estice su najmanje Cestice u
sistemu ¢ija je veli¢ina odredena BET metodom, dok je veliCina kristalita odredena
XRD metodom). Na osnovu slike 29, uofava se da su pore precnika 10-20 nm
zastupljene u tableti 2 sa 36 %, a u tableti 1 samo 1.2 %. U tableti 2 najzastupljenije su
pore precnika 20-30 nm, dok su u tableti 1 najbrojinije one sa pre¢nikom izmedu 60 i 80

nm.

3.2.1.3. Karakterizacija SiO,

Si0; sol, sintetisan prema proceduri opisanoj u poglavlju 2.1.1.1, pokazao se kao
pogodan kandidat za inkapsulaciju lekova. Osnovni razlozi za to vezani su za njegovu
potpuno uniformnu raspodelu (TEM, dinamicko rasejanje svetlosti) i za veoma visoku
koncentraciju ¢estica unutar rastvora sola (30 % Cvrste materije) [120]. Poznavajuci
mehanizme umrezavanja koloidnih sistema, jasno je da solovi sa ovako visokim
koncentracijama u procesima sprej suSenja daju zapreminski precipitirane Cestice. To
znaci da SiO; sol ima visok potencijal za inkapsulaciju leka 1 njegovo sporo otpustanje,

Sto je 1 provereno istrazivanjima u okviru ove teze. Pored toga, raspodela veli¢ine
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Cestica u kojoj 90% cestica ima iste dimenzije €ini takav sistem idealnim za modelna
proucavanja, Sto je takode iskoriS¢eno za izvodenje originalnog modela diskretnog
otpustanja leka iz sistema koji su organizovani na viSe nivoa. Zbog svega toga detaljna
karakterizacija sola SiO, bila je neophodna. Ovakav pristup koji kombinuje modelna
istrazivanja i eksperimentalne rezultate prvi put izveden u okviru ove teze, bio je mogué
zahvaljuju¢i dobro definisanoj strukturi i podstrukturi ¢estica dobijenih sprej suSenjem

(SEM analiza).

3.2.1.3.1. TEM analiza cCestica SiO; sola

TEM istraZivanja SiO; sola pokazuju da su Cestice uglavnom sfernog oblika i da
je srednja veli¢ina Cestica oko 7 nm (slika 30a). Jasno se vidi da je raspodela veliine
Cestica uniformna. To je potvrdeno i merenjima dinamickog rasejanja svetlosti, ¢iji
rezultati pokazuju da je cak 98 % cestica iste veli¢ine (d=7,7 nm), Sto ga Cini idealnim

model sistemom.

Slika 30. TEM snimci: a) cestice SiO; sola, b) SiO; Cestice; insert u gornjem desnom

uglu pokazuje sub-strukturu povrsine Cestice

Struktura i sub-struktura SiO, Cestica dobijenih ultrazvu¢nom sprej pirolizom,
takode su ispitivane TEM mikroskopijom. TEM snimak (slika 30b) jasno pokazuje da
su sve ¢estice poseduju punu gustinu (Cestice, kao 1 svi njihovi delovi su bili neprozirni

za elektronski snop). Samo najmanje Cestice su delimi¢no providne, sa najtamnijim
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delovima u svojim centrima. Ovo se moze smatrati kao dokaz da je doslo do njihove

zapreminske precipitacije.

3.2.1.3.2. IC analiza SiO, praha dobijenog sprej suSenjem

IC spektar SiO, praha, dobijenog metodom sprej susenja, prikazan je na slici 31.
Apsorpcione trake na oko 3390 cm™ odgovaraju prosirenoj vibraciji silanolnih grupa
(Si-OH), dok traka na 1577 cm™ poti¢e od uvijajuce vibracije OH grupe iz molekulske
vode. Traka na 1325 cm™ odgovara transverzalnim i longitudinalnim vibracijama u SiO,
tetraedronima, traka na oko 1060 cm’ pripisuje se transverzalnim asimetri¢nim
vibracijama Si-O-Si lanca, dok trake na 744 i 416 cm™ odgovaraju ljuljaju¢im

vibracijama u Si-O-Si lancima.
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Slika 31. IC spektar SiO, praha

3.2.1.3.3. SEM analiza Cestica SiO; dobijenih sprej suSenjem

SEM ispitivanjima ustanovljena je veoma sloZena struktura i sub-struktura SiO,
Cestica, dobijenih sprej susenjem (slika 30).

Cestice su uglavnom sfernog oblika, sa visokim stepenom sferi¢nosti. Raspodela
veli¢ine Cestica, izrazena preko precnika Cestica, nalazi se u opsegu od 1 do 3,5 pm

(slike 32a i1 33a). Vecina Cestica (93 %) su u opsegu 1,25-2,5 um. Podaci navedeni na
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slici 33a su eksperimentalno odredeni, brojanjem cCestica koje imaju diskretnu vrednost i
izraCunavanjem udela tog broja Cestica u ukupnom broju cestica, u uzorku od 200
Cestica. Na osnovu ovih podataka, srednja veliCina Cestica je odredena pomocu
jednacine:
d, :M , (1.3.2.1.3)
Zon,
gde je n; ukupan broj Cestica i-te frakcije, d; je precnik Cestica i-te frakcije, a X je suma

svih elemenata u sistemu kao celini. Izracunat srednji precnik Cestica iznosio je 1,7 um.

1.]*‘.' .|.I qag1

Slika 32. SEM: a) Tipicna raspodela i b) Sub-struktura SiO; cestica dobijenih sprej
susenjem

Morfologija Cestica, a posebno oblik i veli¢ina sub-Cestica su jasno vidljivi na
slici 32b. Sub-Cestice su uglavnom (viSe ili manje) sfericne sa uskim raspodelom
veli¢ine (slika 33b). Izmereni precnik sub-Cestica krece se u opsegu 22-89 nm, sa
proseénom vrednoS$¢u od 37 nm. Vecina sub-Cestica ima precnik od 43 nm (38 %), dok

je udeo najvecih od njih je veoma nizak (4 %).
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Slika 33. Raspodela velicine eksperimentalno dobijenih: a) cestica, b) sub-cCestica

3.2.1.3.4. Modelna istraZivanja

Modelna istrazivanja izvedena su prema modelu V. Jokanovica i saradnika,
detaljnije datog u prilogu disertacije. Tim modelom moguce je predvideti veliCinu
kapljica i sub-kapljica aerosola i njihovu distribuciju, a samim tim iz njih izvedenu
veli¢inu Cestica 1 sub-Cestica SiO,, kao i njihovu raspodelu. Model je posluzio i kao
osnova za definisanje veli¢ine pora u ¢esticama i njihove distribucije.

Predvidanje veli¢ine kapljica i Cestica. Dobijeni parovi vrednosti (diskretne
vrednosti date jednacinama (1.1.2.8) 1 (2.1.2.8) i njihovi pojedinacni udeli dati
jednacinana (3.1.2.8) 1 (4.1.2.8)) u potpunosti definiSu spektar raspodele Cestica u
sistemu (slika 34).

Kao §to je prikazano na slici 18, precnici Cestica se nalaze u opsegu od 1,22 do

2,55 pm, S§to je u veoma dobroj saglasnosti sa odgovarajuéim eksperimentalnim
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vrednostima (1,25-2,5 pum). Srednji precnik Cestica, odreden korisS¢enjem jednacina
(1.1.2.8) - (4.1.2.8) 1 jednacCine (1.3.2), je 1,82 um, dok je eksperimentalno dobijena

vrednost 1,7 um. Ove vrednosti su u dobroj saglasnosti (odstupanje je samo 7 %).
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Slika 34. Teorijska raspodela velicine Cestica

Predvidanje veli¢ine sub-kapljica i sub-Cestica. Precnici sub-kapljica 1 sub-
Cestica izraCunati se po proceduri opisanoj u poglavlju 1.2.8.2. Vrednosti precnika sub-
kapljica su prikazani sa razliitim verovatnoama, odakle se dalje dobijaju udeli
diskretnih vrednosti precnika sub-Cestica (slika 35). Dobijena raspodela veli¢ine sub-
Cestica je u opsegu 20,6-88 nm, dok je vecina sub-Cestica (85 %) u opsegu 32-66,5 nm.
Srednja vrednost prec¢nika sub-Cestica je 38,4 nm, S$to je u dobroj saglasnosti sa

rezultatima SEM mikroskopije (37 nm).
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Slika 35. Teorijska raspodela velicine sub-cestica
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Odredivanje velicine pora. Zamenom vrednosti precnika sub-Cestica,
odredenog pomoc¢u SEM-a, u jednacinu (8.1.2.8), odredena je veli¢ina pora izmedu sub-
Cestica (slika 36). Srednja veliina pora, izracunata pomocu jednacine (1.3.2), iznosi

16,3 nm.
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Slika 36. Raspodela velicine pora odredena iz eksperimentalnih podataka

Na sli¢an nacin, teorijska raspodela veli¢ine pora je odredena zamenom
teorijskih vrednosti precnika sub-Cestica u jednacinu (8.1.2.8). Kao §to se moze videti
na slici 37, raspodela veli¢ine pora je u rasponu 8,4-36,8 nm. Srednji pre¢nik pora,

odreden pomocu jednacine (1.3.2.), iznosi 18,9 nm.
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Slika 37. Teorijska raspodela velicine pora
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3.2.2. Otpustanje antibiotika

3.2.2.1. Otpustanje iz PLGA inkorporiranog u porozni apatitni
nosac

Prethodnom inkapsulacijom antibiotika u PLGA, koji je zatim inkorporiran u
strukturu poroznog apatita, postignuti su zadovoljavaju¢i rezultati. U okviru ove
disertacije praceno je otpuStanje malih polarnih molekula, koji najceS¢e nisu tema
istrazivanja datih u literaturi zbog toga Sto je takve molekule izuzetno tesko zadrzati
unutar bilo koje matrice. Provera izvesnog broja referenci [86, 97], vezanih za primenu
metoda emulzije voda/ulje 1 voda/ulje/voda, ne daje zadovoljavajuce rezultate upravo
zbog koriS¢enja veoma malih molekula leka. Primena navedenih metoda na vec¢im
molekulima verovatno bi dala bolje rezultate. Takvi rezultati ne bi imali pravi prakti¢ni
znacaj zbog toga Sto je vecina lekova polarnog karaktera i pripada malim molekulima.
Zbog toga su koris¢eni modifikovani postupci pripreme polimera kojima se postize da
lek bude vezan silama koje nisu zanemarljive u odnosu na kapilarne sile i da se na taj
nacin uspori otpustanje leka, do nekih realnih vremena potrebnih za njegovo efikasno
dejstvo.

Kod obe primenjene metode za inkorporiranje antibiotika u polimer
(mehanohemijska u kombinaciji sa rastapanjem polimera 1 metoda in situ o¢vrS¢avanja
polimera) dobijeni su dobri rezultati. Krive prikazane na slici 38 pokazuju sli¢ne
rezultate za obe metode inkapsulacije. Pocetna brzina otpustanja bila je velika u oba
slucaja; polovina od celokupne koli¢ine inkapsuliranog leka otpustena je za nesSto vise
od sat vremena. Male razlike u dinamici otpustanja se primecuju posle isteka prvog sata,
kada je otpuStanje iz in situ o€vrsnute matrice neSto sporije. Ipak, ukupno vreme
otpustanja iz polimera gde je antibiotik mehanicki inkapsuliran bilo je duze za 24 h, u
poredenju sa metodom in situ o¢vrs¢avanja polimera. Pored duzeg vremena otpustanja,
mehanohemijska metoda je efikasnija sa aspekta stepena inkapsulacije leka. Primenom
ove metode stepen inkapsulacije je priblizno 100 %, dok je u slucaju in situ

polimerizacije postignuti stepen inkapsulacije iznosio svega 35 %.
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Slika 38. Krive otpustanja metronidazola iz PLGA inkorporiranog u porozni nosac

Dobijeni podaci pokazuju da dolazi do brzog otpustanja iz povrSinskih slojeva
polimera, nanetog na porozni nosa¢ i da verovatno duzina difuzionog puta za lek je
bitan parametar koji reguliSe brzinu njegovog otpustanja, pogotovo u polaznim fazama.
Delovi leka koji su zarobljeni unutar zapremine tankih filmova i kapljica polimera iz
kojih su deponovani ti filmovi otpustaju se znatno kasnije, tako da kompletno otpustanje

traje i do 72 h.

3.2.2.2. Otpustanje iz tableta

Brzina otpustanja antibiotika iz tableta dobijenih presovanjem praha apatita,
logi¢no, pokazuje zavisnost brzine otpustanja od raspodele veli¢ine pora u tabletama 1
(p=16 MPa) 1 2 (p=156 MPa). Ta brzina delimi¢no zavisi od vrste ispitivanog leka, a
zavisnost od raspodele veliine pora je u najuzoj vezi sa primenjenim pritiskom
prilikom presovanja tableta. Krive otpustanja date su za svaki antibiotik, ponaosob.

Brzina otpustanja metronidazola iz tableta presovanih pod pritiskom od 16, 62,
94 1 125 MPa, predstavljena je na slici 39. Otpustanje se desavalo brzo; celokupna
koli¢ina antibiotika otpustena je ve¢ nakon 3,5 sati, ¢ak 1 u sluCaju najveceg
primenjenog pritiska. Razlike u brzini otpuStanja u zavisnosti od pritiska znacajne su

samo u toku prva dva sata otpustanja, dok su kasnije zanemarljive.
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Slika 39. Krive otpustanja metronidazola iz tableta presovanih pod razlicitim pritiscima

Brzine otpustanja ciprocinala iz razlic¢itih tableta hidroksiapatita prikazane su na
slici 40. Kao $to se moze videti, otpusStanje ciprocinala se desavalo znacajno sporije u
odnosu na metronidazol. Za prvih pet sati otpusteno je od 45 do 65 % ukupne koli€ine
leka, u zavisnosti od primenjenog pritiska pri pravljenju tableta, dok je celokupna

koli¢ina otpustena za 48 do120 sati.
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Slika 40. Krive otpustanja ciprocinala iz tableta presovanih pod razlicitim pritiscima
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Slika 41. Krive otpustanja tigeciklina iz tableta presovanih pod razlicitim
pritiscima

Otpustanje tigeciklina je bilo najsporije, u odnosu na ostale koris¢ene antibiotike
(slika 41). Za prvih pet sati otpusteno je od 25 do 67 % leka, u zavisnosti od toga pod
kojim pritiskom je tableta presovana. U sluc¢aju primenjenog pritiska od 16 MPa,
celokupna koli¢ina tigeciklina otpustena je za 120 sati, dok je u slucaju tablete
presovane pod pritiskom od 156 MPa otpusStanje trajalo ¢ak 25 dana.

Kao Sto se moze videti sa slika 39-41, izgled krivih otpuStanja razli¢itih
antibiotika iz tableta hidroksipapatita zavisi od vrste antibiotika, tj. od njihove hemijske
strukture. ZajedniCko za sve antibiotike je postojanje pocetne, brze faze otpustanja iza
koje sledi faza sporijeg otpusStanja. Pocetna brzina otpustanja zavisi od rastvorljivosti
leka na povrSini nosaca i od veli¢ine njegovog molekula, njegovog polariteta i
sposobnosti uspostavljanja odgovarajuc¢ih veza tipa konjugat-lek preko kojih, takode
moze biti kontrolisana brzina otpustanja [158]. Tako, primera radi, ciprofloksacin ima
karboksilnu grupu, koja reaguje sa Ca iz hidroksiapatita pa biva jace vezan, dok
metronidazol, koji nema ove grupe, brze difunduje kroz tabletu. Sledi da difuzivnost
ovih lekova kroz tabletu varira u zavisnosti od hemijske strukture koris¢enog leka [38].

Da bi se ispitao uticaj koncentracije leka na brzinu otpuStanja, praceno je
otpustanje tigeciklina iz tableta sa razli€itim sadrZajem ovog leka (1, 2, 3 1 5 mas. %).
Tablete su presovane pod dva razlicita pritiska, 16 1 156 MPa. Profili otpustanja

tigeciklina iz ovih tableta prikazani su na slici 42.
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Slika 42. Krive otpustanja tigeciklina iz tableta presovanih pod: a) p=16 MPa i b) 156
MPa, u zavisnosti od koncentracije tigeciklina

Tigeciklin, kao novi lek, izuzetno je vazan za reSavanje akutnih i hroni¢nih
inflamacija koStanog tkiva. Za procese hronicnih inflamacija vrlo je vazno da se lek
otpusta u $to je moguce duzem vremenu. Dobijeni rezulati, koji pokazuju da otpustanje
moze da traje i do mesec dana, upucuju na to da je potpuno realno ocekivati da ¢e
njegovo delovanje na obolela tkiva biti efikasno kod teskih kostanih inflamacija, kao $to

je osteomijelitis.
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3.2.2.2.1. Modelovanje kinetike otpustanja antibiotika iz tableta

Da bi se definisala kinetika otpustanja koriS¢eni su svi poznati pristupi iz
literature, kao $to su Higucijev i Korsmajer-Pepasov jer oni predstavljaju najcesce
primenjivane kineticke modele. Razmatrana su ograni¢enja datih modela 1 stepen
njihove efikasnosti u odnosu na eksperimentalne podatke dobijene otpustanjem leka.

Provera primenjivosti Higucijevog modela za opisivanje kinetike otpustenih
lekova iz apatitnih tableta izvedena je na primeru otpustanja tigeciklina (inkapsuliranog
u razli¢itim koncentracijama) iz tableta presovanih pod pritiscima od 16 MPa (u daljem
tekstu: tablete 1) 1 156 MPa (u daljem tekstu: tablete 2). Dobijeni eksperimentalni
rezultati, fitovani u Higucijevu jednacinu, trebalo bi da daju lineranu zavisnost. Na
osnovu slike 43, ocigledno je takvu zavisnost moguée uspostaviti u okviru malih
vremenskih intervala. Iz toga sledi da je Higucijeva jednacCina neprimenjiva na
celokupno vreme otpustanja leka.

To je u skladu sa literaturnim podacima, na osnovu kojih je Higucijeva
jednacina primenjiva samo na pocetni period otpustanja (linearni delovi krivih na slici
43). U konkretnom slucaju jednacina vazi dok se ne otpusti 50-67 % leka iz tableta 1,

odnosno 30-56 % leka 1z tableta 2.
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Slika 43. Primena Higucijeve jednacine na podatke o otpustanju tigeciklina iz: a)
tableta 1, b) tableta 2

Primenom Korsmajer-Pepasove (KP) jednacine, u logaritamskom obliku, na
eksperimentalne podatke o otpusStanju tigeciklina iz obe vrste tableta, potvrdeno je
takode da se ova jednacina moze primeniti samo na pocetni period otpustanja, dok se
ne otpusti oko 60 % leka (slika 44).

Za tablete 1 1 koncentraciju leka od 1%, koeficijent pravca linearnog dela krive,
koji definiSe vrednost eksponenta otpustanja n, je 0,5. Vrednost n od 0,5 pokazuje da se
KP jednacina svodi na Higucijevu jednacinu (koli¢ina otpustenog leka proporcionalna
kvadratnom korenu iz vremena). Ali, sa povecanjem koncentracije leka raste i vrednost
eksponenta n (za koncentraciju leka od 2, 3 1 5 %, n ima vrednost 0,73; 0,87; odnosno
0,9).

Za tablete 2 1 koncentraciju leka od 1%, KP jednacina se moze primeniti na Citav
period otpustanja (slika 44b). Za koncentraciju leka od 2 %, koeficijent pravca linearnog

dela krive je 0.5, dok za koncentracije od 3 1 5 %, n ima vrednost 0,6.
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Slika 44. Primena Korsmajer-Pepasove jednacine na podatke o otpustanju tigeciklina
iz: a) tableta 1, b) tableta 2

Kao $to je pokazano na prethodnom primeru, pomenute jednacine opisuju samo
pocetnu fazu otpustanja leka, dok je mehanizam otpuStanja u kasnijim fazama joS uvek
nepoznat. Kako hidroksiapatit koriS¢en za izradu tableta ima jako kompleksnu strukturu
(aglomerati, Cestice, subcetice, kristaliti) [144], postaje ocigledno da je neophodno
brzinu otpustanja leka uporediti sa geometrijom apatitnog sistema, koja je definisana

podacima datim na slici 29.
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Da bi se na pravi nacin uspostavila veza izmedu geometrije sistema i brzine
otpustanja leka, modifikovan je pristup primeni navedenih modela. Takav pristup
podrazumeva da se posebno posmatra otpustanje leka iz razlicitih pora, velikih, srednjih
1 malih, 1 da se pokuSa da uspostavi veza izmedu svake od tih geometrija i brzine
otpustanja leka. Na taj nacin bilo bi moguée u potpunosti opisati sled dogadaja koji je
prisutan kod otpustanja leka (kada se, odakle 1 u kojoj koli€ini lek otpusta).

U skladu sa tim, krive otpustanja leka iz obe vrste tableta interpretirane pomocu
KP modela (slika 44) mogu biti podeljene u nekoliko linearnih segmenata (tako da se
KP model moze primeniti na svaki od njih ponaosob). Svaki od ovih segmenata
karakteriSe odgovarajuc¢i eksponent otpustanja (koeficijent pravca linearnog segmenta),
koji se pripisuje odgovaraju¢im brzinama otpustanja leka. Broj ovih segmenata zavisi
od koncentracije leka i skoro je isti za obe vrste tableta. Tako, za tablete sa
koncentracijom leka od 2 % imamo tri linerana segmenta, a za koncentracije od 315 %
Cetiri linerana segmenta. Jedina razlika je za koncentraciju od 1 %, gde za tabletu 1
imamo dva linearna segmenta, dok za tabletu 2 KP jednacina odgovara celom periodu
otpustanja leka.

Za tabletu 1 (slika 44a) i koncentraciju leka od 1 %, kriva otpustanja moze biti
podeljena na dva linerana segmenta, sa eksponentima otpustanja 0,5 1 0,27. Prvi od njih
obuhvata period otpusStanja od 27 h, kada je otpusteno 58 % leka. MoZe se smatrati da je
ova koli¢ina leka otpuStena iz pora prec¢nika 70-180 nm, ¢ija zapremina ¢ini 50 %
ukupne zapremine pora. Drugi segment obuhvata period od 192 h, kada je otpuSteno 42
% leka, Sto se pripisuje otpustanju iz pora pre¢nika 10-70 nm (50 % ukupne zapremine
pora).

Za koncentraciju leka od 2 %, kriva je podeljena na tri linearna segmenta.
Otpustanje je najbrze u pocetnoj fazi (eksponent n=0,73) i pripisuje se otpusStanju iz
najvecih pora (precnika 70-180 nm i ¢ine 50 % ukupne zapremine pora). Tokom ovog
perioda (8 h), otpusteno je oko 51 % od ukupne koli¢ine leka. Tokom sledec¢ih 15 h,
brzina otpustanja je manja (n=0,3). Otpustena koli¢ina leka (oko 18 %) povezuje se sa
porama prec¢nika 60-70 nm, koje ¢ine 21 % od ukupne zapremine pora. Poslednji
linearni segment pokazuje najsporiju brzinu otpustanja (n=0,16). Tokom ovog perioda
(196 h) otpusteno je 31 % leka, Sto se moZe pripisati otpuStanju iz pora precnika 10-60

nm (29 % ukupne zapremine pora).
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Za koncentraciju leka od 3 %, u okviru prvog lineranog segmenta (4 h, n=0,87)
otpusteno je 51 % leka, Sto se pripisuje otpustanju iz pora precnika 70-180 nm (50 %).
Tokom sledeceg segmenta (4 h, n=0,38) oko 17 % leka je otpusteno, Sto se povezuje sa
porama pre¢nika 60-70 nm (21 %). U toku treceg segmenta (15 h, n=0,16) otpusteno je
12 % leka, Sto odgovara udelu pora pre¢nika 50-60 nm u ukupnoj zapremini pora (12
%). Tokom poslednjeg segmenta (172 h, n=0,1), otpustena koli¢ina leka (20%) se
povezuje sa porama prec¢nika 10-50 nm (17 %).

Za koncentraciju od 5 %, u toku prvog lineranog segmenta (3 h, n=0,9)
otpusteno je 67 % leka, Sto se pripisuje otpustanju iz pora precnika 60-180 nm (71 %).
Tokom sledeceg segmenta (5 h, n=0,23) oko 17 % leka je otpusSteno, §to se povezuje sa
porama pre¢nika 50-60 nm (12 %). U toku tre¢eg segmenta i ¢etvrtog segmenta (15 h,
n=0,08 1 124 h, n=0,05) otpusteno je 8% leka, sto odgovara udelu pora prec¢nika 40-50
nm (8 %), odnosno 10-40 nm (9 %).

Za tabletu 2 (slika 44b) 1 koncentraciju leka od 1%, kao S$to je receno ranije, KP
jednadina odgovara eksperimentalnim podacima tokom Ccitavog perioda otpustanja
(R*=0.996). Eksponent otpustanja, odreden vredno3éu koeficijenta pravca krive, ima
vrednost 0,4.

Za koncentraciju od 2 % kriva je podeljena na tri linerna segmenta (7 h, n=0,54;
22 h, n=0,24 1 615 h, n=0,16). Otpustene koli¢ine leka bile su 41, 18 odnosno 41 %, Sto
se dovodi u vezu sa porama precnika 25-50 (45 %), 20-25 (19 %), odnosno 10-20 nm
(36%).

Za koncentraciju od 3 % kriva je podeljena na Cetiri linearna segmenta (3 h,
n=0,61; 4 h, n=0,27; 22 h, n=0,19; odnosno 671 h, n=0,097). Otpustene koli¢ine leka
bile su 45, 11, 17, odnosno 27 %, $to se dovodi u vezu sa porama precnika 25-50 (45
%), 20-25 (19 %), 17.5-20 (13.5), odnosno 10-20 nm (22.5%).

Za koncentraciju od 5 % kriva je takode podeljena na Cetiri linerana segmenta (3
h, n=0,58; 4 h, n=0,25; 22 h, n=0.16; odnosno 671 h, n=0,049). Otpustene koli¢ine leka
bile su 57, 13, 15, odnosno 25 %, $to se dovodi u vezu sa porama prec¢nika 20-50 (63
%), 17.5-20 (13.5 %), 15-17.5 (11.5 %), odnosno 10-15 nm (11 %).

Iz prikazanih podataka vidi se da su, unutar jednog linearnog intervala, procenat
otpustenog leka i procenat u kome su je zapremina pora odredenih dimenzija sadrzana u

ukupnoj zapremini pora, priblizno isti. Brzina otpustanja je najveca u pocetnom periodu
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kada se lek otpusta iz najvec¢ih pora 1 opada sa smanjenjem dimenzija pora iz kojih se
otpustanje desava. Iz toga se moze zakljuciti da brzina otpustanja leka u presudnoj meri

zavisi od veli¢ine pora i njihove raspodele u nosacu.

3.2.2.2.2. Odredivanje koeficijenata difuzije

Kao §to je prikazano, Higucijeva jednadina se ne moZe se primeniti za obradu
svih eksperimentalnih podataka. Ali ukoliko se eksperimentalni podaci najpre podele u
nekoliko odgovaraju¢ih setova jednadina se moze uspeSno primeniti na svaki set
posebno. Svaki set karakteriSe odgovaraju¢a brzina otpustanja leka. To omogucava
odredivanje efektivnih koeficijenata difuzije, preko koeficijenata pravaca, odredenih iz
odgovarajucih setova podataka (podaci koji pripadaju jednom linearnom segmentu krive
date na slici 44, koristec¢i jednacinu (8.1.2.7)).

Unutar jednog linearnog segmenta, moze se uocCiti veoma dobra veza izmedu
brzine otpustanja leka i odgovarajuce veli¢ine pora. Pore se mogu svrstati u tri grupe, za
tablete 1: velike (60-180 nm), srednje (40-60 nm) i male (10-40 nm) i za tablete 2: 20-
50 nm, 15-20 nm i 10-15 nm. Dobijeni podaci pokazuju da procenat leka, otpusten u
okviru bilo kog linearnog segmenta odgovara udelu zapremine odredene grupe pora u
ukupnoj zapremini pora. Dakle, pokazale se da do otpustanja leka dolazi postepeno,
prvo iz najvecih pora, a zatim iz srednjih i kona¢no iz najmanjih.

Zavisnost odredenih efektivnih koeficijenata difuzije (D) od raspodele veli¢ine
pora i koncentracije leka, prikazana u Tabeli 4, posebno je analizirana sa aspekta uticaja

ovih parametara na vrednost koeficijenta difuzije.

Tabela 4. Koeficijenti difuzije za razlicite velicine pora i koncentracije leka

D- 10'9, cm?/s
rmenient| porem | o=1% | 2% | 3% | =5%
pritisak
60-180 14 43 210 390
16 MPa 40-60 3.2 1.3 7.8 47
10-40 1.4 0.6 0.9 1.3
20-50 2.7 25 81 140
156 MPa 15-20 1.1 73 2.5 19
10-15 0.5 18 0.2 0.2

72



Kao S§to se moze videti, koeficijent difuzije se povecava sa porastom
koncentracije leka, ali takode raste 1 sa povecanjem veli¢ine pora, u okviru jedne
posmatrane koncentracije.

Odreden je 1 stepen promene koeficijenta difuzije sa koncentracijom za razli¢ite
grupe pora. Najbolji nacin da se taj stepen promene izrazi je da se analizira odnos
izmedu koeficijenta difuzije za tablete sa visokom koncentracijom leka (2, 315 %) i
koeficijenta difuzije za tablete sa najniZzom koncentracijom leka (1%)). Dobijeni podaci
pokazuju da su promene koeficijenta difuzije sa koncentracijom narocito izrazene za

najvece pore, dok za manje pore, one postaju sve manje i manje (slika 45).
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Slika 45. Odnos izmedu koeficijenta difuzije za tablete sa vecom koncentracijom leka
(2, 315 %) i koeficijenta difuzije za tablete sa najmanjom koncentracijom leka (1%),
za: a) tablete 1, b) tablete 2
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Sa druge strane, razmatranje odnosa koeficijenta difuzije iz najve¢ih pora i
koeficijenta difuzije iz najmanjih pora (slika 46) pokazuje da se razlika izmedu njih
povecava sa koncentracijom i posebno je izrazena za tablete presovane pod vecim

pritiskom (156 MPa).
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Slika 46. Zavisnost odnosa koeficijenta difuzije iz najvecih (Dv) i iz najmanjih (Dm)
pora od koncentracije leka, za tablete presovane pod pritiskom od 16 i 156 MPa

U cilju da se utvrdi uticaj raspodele veli¢ine pora i koncentracije leka na
koeficijent difuzije, bilo je neophodno da se pronade: a) odnos izmedu koeficijenta
difuzije iz tableta sa viSim koncentracijama leka i koeficijenta difuzije iz tablete sa
najnizom koncentracijom leka, za datu veli¢inu pora (slika 45), b) odnos izmedu
koeficijenta difuzije iz najvecih pora (tablete 1: 60-180 nm; tablete 2: 40-60 nm) i iz
najsitnijih pora (tablete 1: 10-40 nm; 1 tablete 2: 10-15 nm) za datu koncentraciju leka
(slika 46).

Poredec¢i vrednosti odnosa izmedu koeficijenta difuzije koji se odnosi na vise
koncentracije (D,, D3 1 Ds za koncentracije od 2, 3, odnosno 5%) i koeficijenta difuzije
koji se odnosi na najnizu koncentraciju (1%, D;), predstavljene na slici 45, najvece
vrednosti su uocene za najveée pore: a) za tablete 1: D,/D;=3.1, D3/D =15, Ds/D=28; i
b) za tablete 2: D,/D1=9.2, D3/D1=30, Ds/D;=52.

Sa druge strane, poredeci vrednosti odnosa koeficijenta difuzije iz najvec¢ih pora
1 koeficijenta difuzije iz najmanjih pora, uoceno je: a) za tablete 1 ovi odnosi su 10, 68,
236 1 300 za koncentracije leka od 1, 2, 3, odnosno 5 %; b) za tablete 2 odnosi su 27,
139, 450 1 636, za koncentracije leka od 1, 2, 3, odnosno 5 %.
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Najve¢e vrednosti odnosa koeficijenta difuzije za tablete sa vecim
koncentracijama i1 najmanjom koncentarcijom, uocene su za najvece pore Ds/D;=28
(tableta 1) 1 Ds/D;=52 (tableta 2). Sa druge strane, najvece vrednosti odnosa D iz
najvec¢ih pora i D iz najmanjih pora, uocene su za najvecu koncentraciju: 300 (tableta 1)
1636 (tableta 2). Ocigledno je da su vrednosti koje odgovaraju konstantnoj koncentraciji
viSe od deset puta vece nego vrednosti koje odgovaraju konstantnoj veli¢ini pora.
Odatle sledi da veli¢ina pora ima dominantan uticaj na vrednost difuzionog koeficijenta.
Iz datih podataka ocigledno je da koncentracija leka ima najviSe oko 10 % uticaja, a

raspodela veli¢ine pora oko 90 % uticaja na vrednost koeficijenta difuzije.

3.2.2.3. Otpustanje leka iz SiO;

Metronidazol je inkorporiran u cestice SiO, tokom procesa ultrazvucnog sprej
suSenja i njegovo otpustanje je praceno tokom vremena.

Na krivoj otpustanja, prikazanoj na slici 47, mozZemo razlikovati dva paraboli¢na
dela: jedan koji obuhvata prvi period od 4,5 sati, kada je 62 % leka otpusteno, i1 drugi
koji obuhvata period otpustanja od 72 do 312 h, kada je 30 % leka otpusteno. Preostalih
8% leka je otpusteno u intervalu od 4,5 do 72 h.
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Slika 47. Kriva otpustanja metronidazola iz SiO; praha, insert u donjem desnom uglu
predstavlja uvecan pocetni deo krive (0-4.5 h)
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Primenom Higucijeve 1 Korsmajer-Pepasove jednacine (slika 48), potvrdeno je
da se ovi modeli mogu primeniti samo na pocetnu fazu otpustanja leka (koja obuhvata
period od samo jednog sata, kada je otpuSteno 58 % leka). PoSto nijedna od ovih

jednacina ne moze opisati celu kinetiku otpustanja leka, potrebno je drugo objasnjenje

za mehanizam otpustanja.
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Slika 48. Primena: a) Higucijeve, b) Korsmajer-Pepasove jednacine, na podatke o
otpustanju leka

76



Kako Si0O; Cestice imaju veoma slozenu strukturu i sub-strukturu, geometrija
verovatno u velikoj meri uti¢e na brzinu otpustanja leka. Stoga je bilo vazno pronaci
stepen korelacije izmedu ova dva faktora, S$to je ucinjeno poredenjem diskretnih
vrednosti veli¢ine pora, odredenih u poglavlju 3.2.1.3.4 (slike 36 i 37) sa brzinom
otpustanja iz ovih pora.

Prvo je izraCunata koli¢ina leka, koja moze da se smesti u svaku od grupa pora
(pore su grupisane prema veli¢ini precnika). Jednaine koriS¢ene za izraCunavanje
raspodele veli¢ine Cestica (jednacine 2, 3 i1 4), su takode primenjene za izraCunavanje
udela zapremine pojedinih pora u ukupnoj zapremini pora. Koriste¢i ovu metodu, bilo je
moguce izraCunati zapreminu svake grupa pora ponaosob, kao i njihovu ukupnu
zapreminu. Buduc¢i da je koli¢ina leka u ukupnoj zapremini pora poznata, na osnovu tog
podatka i udela svake od grupa pora, koli¢ina leka otpuStenog iz bilo koje grupe je
prili¢no tacno procenjena.

Za ovu analizu koriS¢ena je i kriva na slici 48b, dobijena primenom Korsmajer-
Pepasove jednacine na podatke o otpustanju leka. PoSto se otpuStanje u prvih 15 minuta
moze smatrati kao otpuStanje sa povrSine Cestica, §to se deSava jako brzo (mnogo brze
nego iz zapremine Cestica), ono nece biti uklju¢eno u dalja objasnjenja mehanizma
otpustanja leka. Ova metoda, koja omogucava egzaktan pristup kinetici 1 mehanizmu
otpustanja leka, zahteva podelu krive na slic 48b (samo deo koji odgovara periodu od
prvih 15 min je iskljucen) u devet linearnih segmenata, koje opisuju devet razli¢itih
mehanizama i brzina otpustanja leka (svaki koeficijent pravca, koji pripada odredenom
segmentu, moze se posmatrati kao jedan poseban mehanizam). Ova metoda pokazuje

kako su brzina otpuStanja leka povezane sa raspodelom veliine (izrazene preko

precnika).
3.2.2.3.1. Raspodela veli¢ine pora i kinetika otpustanja leka
3.2.2.3.1.1. Veza izmedu brzine otpuStanja leka i raspodele veli¢ine pora

odredena iz eksperimentalnih podataka

Analiza krive na slici 48b pokazuje da prvi linearni segment obuhvata vreme
otpusStanja od 15-og minuta do 1 sata, kada je otpusteno 0,068 mg leka. Poredenje

eksperimentalno dobijene raspodele veli¢ine pora (slika 36) sa odgovaraju¢im podacima
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o otpustanju leka pokazuje da je data koli¢ina leka otpustena iz najvecih pora (35,6 nm),
u kojima je (prema gore pomenutim proracunima) smesSteno 0,069 mg leka. U toku
narednih 27 h; 0,032 mg leka je otpusSteno (ova vrednost odgovara drugom lineranom
segmentu). Tre¢i linearni segment obuhvata period otpustanja od 28-og do 72-og sata,
kada je 0,025 mg leka otpusteno. Tokom ova dva perioda otpusteno je ukupno 0,057 mg
leka, Sto odgovara koli¢ini leka prisutnoj u porama pre¢nika 26,6 nm (koja, prema
proracunu iznosi 0,058 mg). Sledeci linearni segment obuhvata period otpustanja od 72-
og do 77-og sata, kada je 0,057 mg leka otpuSteno, Sto se moze smatrati otpuStanjem iz
pora precnika 22,2 nm, koje po proracunu sadrze 0,046 mg leka. Peti linerani segment
obuhvata period otpuStanja od 77-og do 99-og sata, kada je 0,045 mg leka otpusteno, a
Sesti od 99-og do 144-og, kada je otpusteno 0,026 mg leka. Tokom ova dva perioda
ukupno je otpusteno 0,071 mg leka, Sto se moze pripisati otpuStanju iz pora precnika
17,8 nm (u kojima je smesteno 0,082 mg leka). Sedmi linerani segment obuhvata period
otpustanja od 144-og do 244-og sata, kada je 0,018 mg leka otpusteno, a osmi od 244-
og do 288-o0g, kada je otpusteno 0.006 mg leka, §to je ukupno 0,024 mg. Ova koli¢ina
odgovara koli¢ini prisutnoj u porama pre¢nika 13,3 nm, koja, prema proracunu, iznosi
0,025 mg. Poslednji linerani segment obuhvata period otpustanja od 288-og do 312-og
sata, kada je otpusteno 0,005 mg leka, Sto se moZe smatrati otpuStanjem iz pora

precnika 8,9 nm, u kojima se nalazi 0.003 mg leka.

3.2.2.3.1.2. Veza izmedu brzine otpustanja leka i raspodele veli¢ine pora
odredena primenom modela

Podaci o otpustanju leka predstavljeni krivom na slici 48b poredeni su i sa
raspodelom veli¢ine pora, odredenom pomocu teorijskog modela (slika 37). Prvi
linearni segment krive na slici 48b obuhvata vreme otpustanja od 15-og minuta do 1
sata, kada je otpuSteno 0,068 mg leka, Sto odgovara koli¢ini smeStenoj u porama
pre¢nika 36,8 nm (0,0712 mg). U toku narednih 27 h; 0,032 mg leka je otpusteno (drugi
linerani segment). Treci linearni segment obuhvata period otpustanja od 28-og do 72-og
sata, kada je 0,025 mg leka otpusteno, a Cetvrti od 72-og do 77-og, kada je otpusteno
0,057 mg leka. Tokom ova tri perioda, ukupno je otpusteno 0,114 mg leka, Sto se moze
posmatrati kao otpustanje iz pora precnika 27 nm, unutar kojih se, po proracunu, nalazi

0,118 mg leka. Peti linerani segment obuhvata period otpustanja od 77-og do 99-og sata,
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kada je 0,045 mg leka otpusteno, Sto se poklapa sa koli¢inom prisutnom u porama
pre¢nika 20,5 nm (0,05 mg). U toku slede¢eg segmenta (od 99-og do 144-og sata) je
otpusteno 0.026 mg leka, Sto odgovara izraunatoj vrednosti) 0,021 mg), prisutnoj u
porama precnika 17,4 nm. Sedmi linerani segment obuhvata period otpustanja od 144-
og do 244-og sata, kada je 0,018 mg leka otpusteno, $to se pripisuje otpustanju iz pora
pre¢nika 13 nm, u kojima se, kako je izracunato, nalazi 0,018 mg leka. Slede¢i segment
ovuhvata period od 244-og do 288-og, kada je otpusSteno 0,006 mg leka, doh je tokom
poslednjeg (287,5-311.5 h), 0,005 mg leka otpusteno (ukupno 0,01 mg). Ovo se
pripisuje otpustanju iz pora pre¢nika 8,4 nm, gde je smesteno 0,0017 mg leka, po
proracunu.

Ovde se javlja razlika izmedu eksperimentalnih podataka i predvidanja pomocu
modela, ali ona nije znac¢ajna, s obzirom da se radi o jako maloj koli¢ini leka (svega 3.5
% od ukupne koli¢ine). Ova koli¢ina nije pripisana nijednoj grupi pora, zbog toga §to je
ova koli¢ina verovatno otpuStena iz asembliranih delova silikatnog sola unutar sub-

Cestica, koji nisu uzeti u obzir u prora¢unima prilikom primene modela.

3.2.2.3.1.3. Poredenje eksperimentalnih i teorijskih podataka o raspodeli
velicine pora i odgovarajuéih brzina otpustanja leka

Kinetika otpustanja leka je uslovljena veli¢inom pora; u razli¢itim vremenskim
periodima, otpustanje se deSava iz pora razli¢itih veliina. Tako, u toku prvog sata, lek
se otpusta iz najvecih pora: eksperimentalno odredena veli¢ina pora- 35,6 nm i teorijski
odredena- 36.8 nm. U narednih 28 Casova, lek se otpusta iz pora veli¢ine 26.7 nm
(eksperimentalno odredeno)/ 27 nm (teorijski odredeno). Do 77-og sata (slede¢ih 48 h)
otpustanje se deSava iz pora precnika 22,2/ 20,5 nm. Otpustanje u periodu do 144-og
sata (slede¢ih 67 h) se desava iz pora prec¢nika 17,8/ 17,4 nm, dok se u periodu 144-244
h lek otpusta iz pora precnika 13,3/13 nm. I konacno, tokom poslednjeg perioda
otpustanja (244-312 h) lek se otpusta iz najmanjih pora (8,9/ 8,4 nm). Sve ove vrednosti
su u veoma dobroj saglasnosti, ¢ime se potvrduje da je mogucée predvideti kinetiku

otpustanja leka pomocu modela o dizajnu i Cestica i sub-Cestica.
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3.2.2.3.1.4. Diskusija

Gore navedeni podaci dati mogu biti prikazani u dva karakteristi¢na grafikona,
koji daju odnos izmedu udela zapremine svake od diskretnih vrednosti pora u ukupnoj
zapremini pora i udela leka, otpustenog iz njih (slika 49). Pri tome su i teorijski 1
eksperimentalno odredena veli€ina pora uzete u razmatranje.

Poredenjem grafikona na slici 49, evidentno je su udeo zapremine odredenih
pora i udeo leka otpustenog iz njih kompatibilni, bez obzira da li su odredeni teorijski ili
eksperimentalno. U oba slucaja, lek se prvo otpusta iz najvecih pora (precnika 27-36,8
nm (teorijski) ili 26,6-36,8 nm (eksperimentalno)), a zatim iz srednjih pora (17,4-20 nm
ili 17,8-22,2 nm) 1 kona¢no iz onih najmanjih (8,4-13 nm ili 8,9-13,3 nm).

Sukcesivno otpustanje leka iz pora daje jasan dokaz da je kinetika otpustanja
leka uslovljena veli¢inom pora, koja je uslovljena hijerarhijskom organizacijom sistema
na viSe nivoa. Pokazalo se da je veli¢ina pora ogranicavajuci faktor za kinetiku
otpustanja lekova. Buduéi da je veli¢ina pore data kao skup diskretnih vrednosti,
kinetika otpusStanja leka takode moze biti data kao niz odgovarajuc¢ih diskretnih
vrednosti, 1 ova ¢injenica moZze biti od velikog znacaja za dalji razvoj kinetike razli¢itih

farmaceutskih sistema, kako u teoriji tako 1 u praksi.

05

04

0.3 OTeor.
Udeo
pora BEksp.

02

01

0

84 13 174 205 267 3586
dipora}, nm
a)

80



04 il

03
Udsc l aT
otp. — oor.
0.2
leka BEksp.

0.1 L}

0 —r—
84 13 174 205 267 366
dipora). nm

b)

Slika 49. a) Udeo zapremine pora odredenog precnika u ukupnoj zapremini pora, b)
Udeo leka, otpustenog iz pora odredenog precnika

Veli¢ina pora i njihov udeo u ukupnoj zapremini pora i kapacitet inkapsulacije
leka 1 brzina njegovog otpuStanja imaju odgovarajuce diskretne vrednosti, koji jasno
pokazuju da ova kinetika ima diskretan karakter. Mehanizam otpustanja leka (definisan
jednom ili sa viSe bliskih vrednosti koeficijenta pravca) se moze predvideti iz strukture i
sub-strukture sistema nosaca leka. Modelovanje strukture i sub-strukture silikatnih
Cestica, u koje je inkapsuliran lek, ukazuje da, generalno, takav pristup moze da bude
veoma uspesan u modelovanju otpustanja leka i njegovom kontrolisanju. Dati pristup
pokazuje ne samo vezu izmedu geometrije sistema i1 brzine otpuStanja leka, nego i
nedvosmisleno upucuje na to da je ova kinetika zaista diskretna. On ukljucuje u sebe

sve specifi¢nosti diskretnih sistema, koje poticu od dizajna strukture sistema.

3.2.2.3.1.5. Mehanizam otpusStanja leka sa aspekta razlic¢itih faktora koji uticu
na brzinu otpuStanja

Pored raspodele veli¢ine pora, treba razmotriti i nekoliko drugih faktora, koji
uticu na kinetiku otpustanja lekova, kao S§to su kvasenje, duzina difuzionog puta i
promena hemijskog potencijala leka unutar pora tokom njegovog otpustanja.

Otpustanje leka se sastoji iz dva razliCita procesa. Prvi je kvasSenje praha i drugi
je difuzija ,,uzbrdo®, suprotno smeru kapilarnih sila odgovornih za kvaSenje uzorka. U
trenutku kada se deSava kvaSenje uzorka, lek pocinje da se otpusta sa povrSine i

najvecih pora unutar uzorka. Ovi procesi se odvijaju paralelno, iako je na pocetku
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otpustanja leka, proces kvaSenja u dubini uzorka verovatno sporiji, posebno unutar
najmanjih pora. Kapilarne sile zavise od pora pre¢nika (oni se povecavaju sa
smanjenjem precnika pora, u skladu sa F=y/r, gde je F kapilarna sila, y je povrSinski
napon i r je poluprenik pora). Kapilarni pritisak unutar cilindri¢ne cevi, izazvan

kapilarnim silama, dat je izrazom:

2y cosd
p=———""

r
gde je 0 kontaktni ugao. Razlika u uglovima kvasenja za pore razli¢itih pre¢nika se
moze zanemariti, jer povrSinski napon vode 1 karakteristike povrSine kvasenja su sli¢ne
za razli¢ite veli¢ine pora. Dakle, kapilarni pritisak pre svega zavisi od prec¢nika pora.
Dobijene vrednosti kapilarnog pritiska su izmedu 3,5-107 Pa, za najmanje pore, i 7,9-10°
Pa, za najvece pore.

Posle kvasenja pora u unutrasnjosti Cestica praha, pocinje proces difuzije i
otpustanja leka. Ovaj proces je uslovljen odgovaraju¢im hemijskim potencijalom leka,
koji se moze izraziti kao:

U=y, +RTna,
gde je u, — hemijski potencijal pri beskonaénom razblaZenju, R — univerzalna gasna
konstanta, a a — hemijska aktivnost leka. Ako pretpostavimo da je koeficijent aktivnosti
blizak jedinici, onda se aktivnost leka moze zameniti koncentracijom leka unutar pora.
U uslovima termodinamicke ravnoteze, koncentracije leka u porama razlicitih veli¢ina
su skoro jednake.

Kinetika kvaSenja za razli¢ite veli¢ine pora je ocigledno drugacija i zavisi od
veli¢ine pora i od rastojanja pora od povrsine ¢estice. Manje dimenzije pora i veca takva
rastojanja prouzrokuju odlozeno kvaSenje za odredeno vreme, jer je udaljenost od
povrsine veoma vazna sa aspekta duzine difuzionog puta, koji se moze izraziti kao:

Ls=2(Dt)"?,
gde je D is koeficijent difuzije, a ¢ je vreme difuzije. Odatle sledi da je vreme difuzije:
Lo

4D
i ocigledno je da se ono povecava sa povecanjem difuzionog puta, odnosno sa
udaljenos¢u pora od povrsine.

Koeficijent difuzije moZze da se izrazi iz prvog Fikovog zakona:
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Jo .
ox

gde je J difuzioni fluks (g/m’s), D je koeficijent difuzije (m%/s), ¢ je koncentracija leka
(g/m’) i x je duzina difuzionog puta. Uzimajuéi zapreminu i povriinu svih pora datog
polupre¢nika, za jedinicni difuzioni put, koeficijent difuzije mozZe se izracunati za
razli¢ite grupe pora, odbranog precnika. Prilikom ovih proracuna, stvarna geometrija
pora (hiperboloidi) je uzeta u obzir. Usvojena je pretpostavka da su pore formirane
izmedu sub-Cestica jednakih dimenzija. Uprkos datim pretpostavkama, koeficijenti
difuzije dobijeni ovim prora¢unima su verovatno samo blizu njihovih realnih vrednosti
(najveca vrednost za D je dobijena za najve¢e pore- 1,2:10"° m%/s, dok je najmanja
vrednost dobijena za najmanje pore- 1,0-107'® m?/s, gradijent hemijskog potencijala je
uzet u obzir u ovim prora¢unima).

Pored difuzivnosti 1 njenog uticaja na brzinu otpuStanja leka, promene u
hemijskom potencijalu leka unutar pora razli¢itih precnika moraju biti uzete u obzir.
Iako je u stvarnosti proces otpustanja leka veoma slozen, i ne moze se tacno izraziti
preko Fikovog prvog zakona; dati pristup moze da obezbedi zaista prihvatljiv uvid u
znacaj veli¢ine pora i odgovarajucih kasnjenja u promeni koncentracije unutar pora
razli¢itog pre¢nika. Da bi se navedena razmatranja pojednostavila, uzeto je da je
gradijent koncentracije leka izmedu manjih i vecih pora jednak stvarnoj koncentraciji
leka, izracunatoj na osnovu ukupne koliCine leka unutar pora odredenog precnika 1
ukupne zapremine ovih pora. lako je hemijski potencijal promenljiv, jer proces
otpustanja poc¢inje odmah nakon potapanja praha u PBS, brzina ovih promena u porama
razli¢itih veli¢ina nije verovatno toliko visoka (gradijenti koncentracije posle jedan sat
su nula za pore manje od 22,2 nm; posle 77 h, koncentracioni gradijent u najmanjim
porama se smanjuje za 20 %, a nakon 144 h za 45%) i1 prema scenariju ovih postepenih
promena, promene se prvo deSavaju u najveé¢im porama i na kraju u najmanjim. Shodno
tome, hemijski potencijal postaje, viSe ili manje, nizi u odnosu na pocetni. Najvece
promene se javljaju na povrsini Cestica i unutar najvecih pora. Dakle, proces otpustanja
leka je znatno sporiji iz pora manjeg precnika, kao Sto je prikazano u prethodnoj
diskusiji. Nizi koeficijent difuzije odgovara difuziji leka iz pora manjeg precnika.
Smanjenje hemijskog potencijala, izazvano smanjenom koncentracijom leka unutar pora

dovodi do smanjenja brzine difuzije. Svi ovi faktori utiCu na brzinu otpustanja leka 1
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vreme potrebno da se zavrsi proces otpustanja. Ipak, na osnovu dobijenih podataka, koji
daju tesnu vezu izmedu brzine otpustanja leka i veliCina pora, ocigledno je da je veli¢ina
pora dominantan faktor koji utice na kinetiku otpustanja leka. Drugi, diskutovani faktori
mogu imati odredeni uticaj, koji se ne moze zanemariti, ali oni oc¢igledno nisu od

sustinskog znacaja za kinetiku otpustanja lekova.
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4. Zakljucak

U okviru ove disertacije ispitana je mogucénost biomimi¢nog dizajniranja
materijala koji bi se koristili kao implanti/nosaci u inzenjerstvu kostanih tkiva, kao 1
moguénost koriS¢enja nekih materijala, koji se ve¢ koriste kao zamenici koStanih tkiva,
kao nosaca za kontrolisano otpustanje razlicitih antibiotika u ova tkiva, a proucavana je
1 kinetika njihovog otpustanja.

U prvom delu disertacije ispitivano je formiranje bioaktivnih prevlaka kalcijum
hidroksiapatita na povrSini dva razli¢ita supstrata, metalnog 1 keramickog,
biomimi¢nom metodom. Metalni supstrat je prethodno funkcionalizovan nabacivanjem
tankog filma SiO, na njegovu povrsinu, dok je keramicki supstrat funkcionalizovan
nabacivanjem tankih polimernih filmova.

U slucaju oba supstrata, FT-IC metodom potvrdeno je prisustvo HAP-a na
njihovoj povrsini posle odredenog vremena nukleacije u STF-u. SEM mikroskopijom
utvrdena je struktura samonukleiranog apatitnog filma. Merenjem mase uz korekcije
zapremine, uradene BET metodom, pokazano je da debljina nukleiranog filma zavisi od
vremena boravka supstrata u STF-u, kao 1 da dodatak bioaktivnih medijuma, FCS-a i
EMEM-a, ubrzava proces samonukleacije apatitnog filma. Pokazano je da se
biomimi¢nom metodom moze dobiti apatit slican onom kod prirodne kosti, $to ukazuje
da je ova metoda pogodna za nabacivanje bioaktivnih apatitnih prevlaka na implante
koji se koriste u ortopedskoj hirurgiji, $to bi doprinelo njihovom boljem vezivanju za
kost. Pored toga, dobijene strukture upucuju na mogué¢i mehanizam odvijanja
nukleacije u in vivo uslovima. BioloSka ispitivanja na ¢elijama pokazala su da materijal
nije citotoksican, a test biofunkcionalnosti materijala na animalnom modelu pokazao je
bolje rezulate u odnosu na komercijalni proizvod Geistlich Bio-Oss.

U drugom delu disertacije proucavana je kinetika otpuStanja antibiotika iz
apatitnih i1 SiO; nosaca, kao i iz kompozitnih nosaa HAP/PLGA. Odredivane su brzine
otpustanja antibiotika iz polimera inkoporiranog u porozni kalcijum hidroksiapatit, iz
tableta dobijenih kompresijom praskastog apatita i iz SiO, praha, dobijenog sprej
suSenjem.

Otpustanje iz polimera inkoporiranog u porozni apatitni nosac trajalo je od 2 do

3 dana, u zavisnosti od primenjene metode inkapsulacije antibiotika u PLGA. Brzina
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otpustanja iz tableta razlikovala se u zavisnosti od vrste inkorporiranog antibiotika, tako
je u slucaju metronidazola celokupna koli¢ina otpusStena za par sati dok je otpustanje
ciprocinala 1 tigeciklina trajalo danima. Takode, znacajne razlike u brzini otpuStanja
javljale su se 1 u zavisnosti od toga pod kojim je pritiskom tableta presovana. Primenom
Higucijeve i Korsmajer-Pepasove jednacine na dobijene rezultate pokazalo se da one
odgovaraju samo u pocetnom periodu otpustanja, dok se ne otpusti oko 65 % leka. Na
primeru tableta sa inkorporiranim tigeciklinom analizirana je zavisnost brzine
otpustanja leka od raspodele veli¢ine pora u uzorku, kao i od koncentracije leka i
odredeni su koeficijenti difuzije. Pokazalo se da brzina otpustanja zavisi od
koncentracije inkorporiranog leka ali da veli¢ina pora i raspodela veli¢ine pora imaju
presudan uticaj na kinetiku otpustanja. To dalje znaci da, ukoliko je poroznost nosaca
precizno definisana, moguce je predvideti brzinu otpustanja leka iz tog nosaca.
Ispitivani SiO; sistem, kao potencijalni nosa¢ za kontrolisano otpustanje lekova,
ima mnoge prednosti nad ostalim poznatim sistemima. Ovaj sistem moze da obezbedi
otpustanje leka kroz veoma dugo vreme, kontrolisanom brzinom. Ponasanje ovakvog
nosaca je potpuno predvidivo i daje mnoge mogucnosti za modelna ispitivanja kinetike
otpustanja razli¢itih aktivnih polarnih sistema sa malim molekulima, kao S§to su
antibiotici. Znacaj navedenih rezultata je potencijalno uspostavljanje kinetike diskretnih
sistema, kao novog polja u kinetici, omogucéeno teorijskim modelom o strukturnom

dizajnu sistema na viSe nivoa.
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Prilog A. Teorijski model za odredivanje strukture
sekundarnih Cestica SiO;

Al. Dizajn kapljica i Cestica

Prinudna frekvencija ultrazvuénog oscilatora indukuje formiranje ekvivalentnih
oscilacija unutar datog stuba tecnosti. Transverzalne oscilacije prostiru se normalno na
ravan ultrazvuénog oscilatora, dok se longitudinalne prostiru paralelno sa ravni
ultrazvuénog oscilatora. Oblik generisanih prostornih talasa zavisi od wuslova
superpozicije, definisanih povrSinskim naponom, viskozitetom tec¢nosti, dubinom
teCnog stuba, oblikom posude i prinudnom frekvencijom ultrazvu¢nog oscilatora. Talasi
su uglavnom elipsoidni, ali za dovoljno niske vrednosti dubine te¢nog stuba, indukovani
talasi imaju sferni oblik. U tom slucaju, faktor priguSenja za transverzalne talase moze
da se uporedi sa onim za longitudinalne talase, koji se prostiru kroz lamelarne grani¢ne
slojeve sa gotovo zanemarljivim otporom. Za najjednostavniji sluc¢aj generisanja sfernog
talasa, pod pretpostavkom da je unutrasnji pritisak u te¢nosti p mnogo veéi od pritiska

gasne faze iznad tecnosti py, prema Laplasovoj jednacini, sledi:

p=po= a(azg n ‘325} (A1)

ox* oz’
gde je o povrsinski napon, a &(x, z) je amplituda stojeceg talasa formiranog na povrsini.
Prema Bernulijevoj jednacini, unutrasnji pritisak je dat jednac¢inom (A2):

et p?
P =-pgs P (A2)

gde je p gustina te¢nosti, g je gravitaciono ubrzanje, ¢ je potencijal brzine i ¢ je vreme.

Kombinuju¢i jednacine (A1) i (A2), dobija se jednacina (A3):

o¢p 0’ 9%¢
+p——0] —=+ =0. A3
pEEHP ot (ze oz’ (A3)
Veza izmedu amplitude kapilarnog talasa ¢ 1 potencijala brzine ¢ data je kao:
% 9% (A4)
ot 0oy

Posle diferenciranja jednacine (A3) po vremenu i zamene jednaine (A4) u

jednacinu (A3), dobija se jednacina:

101



2 2 2
e 9
¢ije je reSenje dato jednacinom (A6):

¢ = Ae™ cos(kx — wt), (A6)
gde je k talasni broj stojeceg kapilarnog talasa, definisan kao k=2n/A, a 4 je talasna
duzina kapilarnih talasa.

Za kratke talase, kao S§to su ultrazvuc¢ni (kada je moguée zanemariti uticaj
gravitacionog polja), reSenje je dato jednac¢inom (A7):

1/3
fe]

gde je f frekvencija ultrazvu¢nog oscilatora.

Pod pretpostavkom da su talasi, formirani na tecnom meniskusu, stojeci
kapilarni talasi 1 da su sve kapljice medusobno jednake, srednji prec¢nik kapljica (d4a)

moze da se izraziti kao polovina talasne duzine:

A
dda = E . (AS)
Posle odgovaraju¢ih zamena, dg, je dat jednac¢inom (A9):
1/3
or
d, = . (A9)
‘ (pf : ]

Ova formula je bila osnova za dobro poznatu Langeovu (Lange) formulu, koja se
neznatno razlikuje od jednaCine (A9), za empirijsku konstantu 4 = 0,34 (Jednacina

A10).

2

d, = 0.34( Mj . (A10)
o

Stoje¢i talas, u slucaju kad je elipsoidnog oblika, moze biti predstavljen pomocu

Laplasove jednacine, izrazene u polarnim koordinatama:

5 1 2[Si119j 1 5
P— -2+ — + —_0, All
8t2 r=R R2 or or|sin@ 260 Sin2 0 682 ( )

102



gde je r polupre¢nik kapljice aerosola, a ¢ 1 8 su uglovi, koji odgovaraju polarnim
koordinatama. ReSenje jednacine (A11) daje set vrednosti poluprecnika ekvivalentnih

datom faktoru priguSenja talasa:

d:l[zmjj [ -1 +2)]7°, (A12)
7\ pf

gde je [ ceo broj, [ >2.

Spektar raspodele, dobijen kao serije vrednosti, moze biti dat u sledecem obliku:

i - [21(1 - 1)(1 +2)] J (AL3)
T

gde je dy vrednost koja odgovara rezonanci tecnog stuba i prinudne frekvencije
oscilatora. Vrednost d4n odgovara setu rezonantih frekvencija tecnog stuba za razliCite
oblike talasa (kapljica). Minimalna frekvencija dobijena iz serija izracunatih
frekvencija, zbog degeneracije oblika prostornih talasa (kapljica) moze da se predstavi

kao:

S =¥f5- (Al4)

Prema tome, pre¢nik kapljice aerosola (dno) dat je jednacinom (A15):
3\/5( o J1/3
do=2—|—%51 .
ol

Vs
Spektar raspodele sekundarnih Cestica, za visinu te¢nog stuba 4 (h<< a, bia =

(A15)

b), povezuju¢i oba faktora degeneracije, faktor degeneracije prinudne frekvencije
izazvan faktorom priguSenja talasa i faktor degeneracije karakteristicne frekvencije

izazvane promenom visine te¢nog stuba, moZze se izraziti kao:

n

2| woh?
V4

d == T} [l - +2)]". (A16)
popC

Na osnovu dobijenih diskretnih vrednosti veli¢ine kapljiva aerosola pomocu

jednaline (A16), precnik Cestica praha (dp) moze se izracunati iz jednacine (A17):

1/3
c, M
dpzdn[ £ p] , (A17)

p,M

pr
gde je c,r koncentracija prekursora (polazni rastvor), M, je molekulska masa praha, p,,

je gustina praha, i M, je molekulska masa prekursora.
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A2. Dizajn sub-kapljica

Kapljica aerosola, nakon njenog otkidanja sa povrCine te€nog meniskusa,
nastavlja da bude nosilac prenete ekscitacije, deluju¢i se kao indukovani mehanicki
oscilator c¢ija je karakteristicna frekvencija odredena geometrijom kapljice i
frekvencijom ekscitacije. Centralno simetri¢ni stoje¢i talas, formiran pod uticajem
spoljasnjeg fizickog polja, prostire se kroz kapljicu aerosola izazivaju¢i formiranje
velikog broja nanooscilatora- nanokapljica. Ove nanokapljice, na kraju procesa
o¢vrs¢avanja, uzrokuju formiranje nanoelemenata/ sub-Cestica.

Za odredivanje precnika ovih sub-Cestica, koristi se talasna jednacina koja
definiSe prostiranje poremecaja kroz datu kapljicu:

2

%zcz%g(ﬁg—f} (A18)
gde je @ potencijal brzine, ¢ je brzina prostiranja talasa kroz kapljicu, r je polupre¢nik
kapljice i ¢ je vreme.

Resenje jednacine (A18) je dato kao:

o= lule=r) | foletar) (A19)

r r

gde su fi; 1 for proizvoljne funkcije. Iz monohromatskog sfernog talasa, posto svaka
kapljica odgovara jednoj vrednosti frekvencije ekscitacije, moguce je dobiti krajnje
reSenje jednacine (A16):

p= A KT (A20)
r

gde je f frekvencija ekscitacije kapljice, A je talasna amplituda 1 k£ = w/c je talasni broj
(o je kruzna frekvencija).

Granicni uslovi su 0¢yor = 01 r = R, pa se jednacina transformise u:

1gkR = kR. (A21)
Graficko resenje jednacine (A17) je dato u obliku:
Nc N'c
R f R (A22)
! 2N,
R, _Ne ilid, = f"’ . (A23)
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gde je Rs poluprecnik, a dy je precnik nanoelemenata/nanokapljica, N i N’ su brojne
konstante, uzimajuci slede¢e vrednosti: N =4,49; 7,6; 10,8; 14;24,0;...;1 N =0,715;
1,21; 1,72; 2,23, 2,74, 3,82; . . ..

Konacno, vrednost pre¢nika sub-Cestica moze se izracunati pomocu jednacine
(A17). U zavisnosti od stepena spajanja, jednacina (A17) treba da se koriguje vredno¢éu
odgovarajuceg faktora pakovanja, koji raste sa stepenom razblaZzenja sistema i sa

smanjenjem temperature o¢vrS¢avanja (temperature unutar reakcione cevne peci).

A3. Faktor pakovanja

Faktor pakovanja sistema (Fp), definisan kao odnos zapremina Cestice teorijske
gustine i Cestice stvarnog srednjeg precnika, izrazen je kao:
v, (d,)
F,o=—lT=—"|, (A24)
VS dS
gde su dr 1 ds teorijska 1 stvarna vrednost pre¢nika. Znajuci vrednost faktora pakovanja,

broj nanoelemenata (Np) u zapremini sekundarne Cestice praha, moze da se izracuna iz

jednacine (A25):
6F,
N, = 5 (A25)

Broj kontakata po jedinici zapremine unutar sekundarne cestice (N;) dat je slede¢im
izrazom:
_3F,Z

N=—1", (A26)

gde je Z koordinacioni broj, koji zavisi od gustine pakovanja, uzimajuc¢i vrednosti od 6
(za kubicno pakovanje, sa najnizim stepenom pakovanja izmedu pojedinac¢nih
elemenata) do 12 (za tetraedarsko pakovanje sa najvis§im stepenom pakovanja). Gustina
pakovanja, u nasumic¢no aranzirane sfere, sli¢na je faktoru pakovanja koji odgovara

ortorombi¢nom rasporedu (gustina pakovanja je 60,5 % teorijske gustine).
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A4. Pore

Formula za odredivanje ukupne zapremine pora V, moZe da se izrazi kao:
vsrt - O[4 )0 =23 (4—7) = 1,72 A27
p— o7 _Z grspﬂ._ rsp 7)=1 Kspﬂ.’ ( )

gde je rgp, srednji poluprecnik sub-cestica.

Srednji polupre¢nik pora (r,) moze da se izrazi iz:

4
Er;ﬂ' =1,72r;. (A28)
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