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BIOKERAMICKE PREVLAKE NA BAZI KALCIJUM-FOSFATNIH JEDINJENJA
DOBIJENE NA TITANU ELEKTROHEMIJSKIM METODAMA

IZVOD

Cilj ove doktorske disertacije je dobijanje prahova i prevlaka kalcijum-fosfata
na titanu primenom elektrohemijskih metoda, kao i ispitivanje uticaja parametara
sinteze (gustina struje, napon, pH vrednost rastvora, vreme taloZenja) na fazni
sastav, veli¢inu kristalita i morfologiju dobijenih prahova i prevlaka.

Elektrohemijskom sintezom iz rastvora Na;H2EDTA-2H20, NaH2PO4 i CaClz sa
odnosom koncentracija Ca/EDTA/PO43- od 0,25/0,25/0,15 M uspes$no su dobijeni
prahovi monetita i hidroksiapatita. Ispitan je uticaj pH vrednosti polaznog rastvora
i gustine struje na vrstu sintetisanog kalcijum-fosfata, morfologiju i termicko
ponaSanje prahova razli¢itim metodama kao S$to su rendgenska difrakcija na
polikristalnom uzorku, skeniraju¢a elektronska mikroskopija, diferencijalno
termijska i termogravimetrijska analiza i infracrvena spektroskopska analiza. Pri
pH vrednosti od 5,0 i gustini struje od 137 mA cm2 dobijen je nanodimenzioni
prah monetita sa velicinom kristalita od 27,1 nm. Sintezom prahova pri pH
vrednostima od 9,0 i 12,0 i pri gustinama struje od 137 mA cm2 i 207 mA cm2
dobijeni su prahovi hidroksiapatita sa veli¢Cinom kristalita u intervalu od 21,6 do
24,3 nm, ¢ime je pokazano da pH vrednost i gustina struje ne uti¢u znacajno na
veliCinu kristalita. Na morfologiju elektrohemijski sintetisanih prahova
hidroksiapatita ne utiCe promena gustine struje, ali utice pH vrednost rastvora. Pri
manjoj pH vrednosti od 9,0 se dobijaju prahovi sa sfernim aglomeratima, dok se pri
vecoj pH vrednosti od 12,0 dobijaju prahovi sa ploCastim aglomeratima.
Temperatura termicke dekompozicije nanocesti¢nog praha monetita na kalcijum-
pirofosfat i vodu je niza (1260 °C) u odnosu na literaturni podatak (1353 °C), zbog
velikog odnosa specificna povrSina/zapremina nanocesticnog praha. Uslovi
elektrohemijske sinteze ne uticu znacajno na termiCko ponaSanje prahova
hidroksiapatita.

Prevlake monetita dobijene su elektroforetskim taloZenjem iz etanolske
suspenzije elektrohemijski sintetisanog praha monetita i ispitan je uticaj napona
(10-50V) i vremena taloZenja (1-30 min) na masu i morfologiju prevlake. Masa

prevlake, srednji precnik pora, srednja povrSina pora i poroznost prevlaka zavise



od eksperimentalnih uslova, pa je prevlaka monetita najvee mase i najmanje
poroznosti (7,32 %), dobijena pri optimizovanim parametrima taloZenja od 30 V i
20 min. Prevlaka dobijena pri optimizovanim uslovima taloZenja je, potapanjem u
10 % NaOH, konvertovana u prevlaku nanodimenzionog hidroksiapatita, sa
odnosom Ca/P=1,67.

Elektrohemijsko taloZenje prevlaka bruSita na titanu izvedeno je pri
galvanostatskim uslovima iz vodenog rastvora 0,042M Ca(NOz)2 i 0,025M
NH4H2PO4 pri pH vrednosti od 4,0, za gustine struje u intervalu od 5,0 do
10 mA cm i za razlic¢ita vremena taloZenja od 1 do 30 min, na sobnoj temperaturi.
Masa i morfologija prevlaka kao i veli¢ina kristalita i poroznost su funkcija
primenjene gustine struje i vremena taloZenja. Prevlake najvece mase dobijene su
za najduZe vreme taloZenja, dok povecanje gustine struje iznad 7 mA cm2 ne utice
znacajno na masu prevlaka brusita. Prevlake dobijene na najvecoj gustini struje,
izgradene su od gusto pakovanih ploc¢a, dok prevlake dobijene na niZim
vrednostima gustine struje imaju rasute ploce. Prevlaka sa najmanjom veli¢inom
kristalita od 15,6 nm i najveom poroznosti dobijena je na gustini struje od
9,0 mA cm2 za vreme taloZenja od 30 min. Prevlake bruSita manje poroznosti i sa
kristalitima veéih dimenzija dobijene su na gustinama struje u intervalu 5-
7 mA cm~2, Potapanjem u simuliranu telesnu tecnost, prevlake bruSita su
kompletno konvertovane u hidroksiapatit, Sto je potvrdeno skeniraju¢om
elektronskom mikroskopijom i metodom rendgenske difrakcije na polikristalnom
uzorku. Velic¢ina kristalita konvertovanih prevlaka hidroksiapatita je kontrolisana
gustinom struje na kojoj se formira prevlaka brusSita pa se hidroksiapatit sa
znacajno manjom velicinom Kristalita dobija na prevlaci brusita ve¢e poroznosti,
taloZenoj na najvecoj gustini struje. Vreme konverzije ne utice znacajno na veli¢inu
kristalita prevlaka hidroksiapatita i na srednji prec¢nik pora, ali utice na povecanje
mase, poroznosti i hrapavosti, kao i na smanjenje parametara jedini¢ne Celije i
zapremine jediniCne Celije hidroksiapatita, usled povecanja gustine kristala.
Povecanje poroznosti i hrapavosti prevlake hidroksiapatita povecava specificnu
povrSinu prevlake, Sto ovu prevlaku ¢ini pogodnom za primenu u biomedicinske
svrhe. Vrednosti za hrapavost od 0,57 um ukazuju na to da dobijene prevlake

hidroksiapatita mogu stimulisati funkcionisanje ¢elija.



Prevlake hidroksiapatita su elektroforetski taloZene iz etanolske suspenzije
praha hidroksiapatita, dobijenog hidrotermalnom sintezom, na naponu od 30 V za
vreme taloZenja od 30 s. PovrSine prevlaka su modifikovane jonskim snopovima
(implantacijom jona azota i argona). Povecanje doze implantiranih jona azota
dovodi do povecanja parametara jediniCne Celije i zapremine jedini¢ne celije, do
smanjenja veliCine kristalita i stepena kristaliniteta prevlake hidroksiapatita, ali ne
utice na morfologiju povrSine prevlake nakon implantacije. Implantacija jonima
argona dovodi do smanjenja veli¢ine kristalita. Za najmanju dozu implantiranih
jona argona dolazi do smanjenja stepena kristaliniteta prevlake, dok se za vece
doze javlja blagi porast. Parametri jedinicne cCelije i zapremina jedini¢ne celije
hidroksiapatita rastu nakon implantacije jonima argona sa najmanjom dozom. Pri
ve¢im dozama jona argona, parametri jedini¢ne Celije i zapremina jedini¢ne Celije
hidroksiapatita opadaju sa porastom doze. Implantacija jonima argona sa niZim
dozama ne uti¢e znacajno na morfologiju povrsine, dok implantacija sa najvecom
dozom znacajno utice na morfologiju prevlake u vidu pojave koni¢nih formi, kao
posledice efekta rasprSivanja tokom interakcije jona sa prevlakom. Kod
implantacije jonima azota dominantan efekat je gubitak energije u sudarima sa
elektronskim omotacem, dok je kod implantacije jonima argona dominantan

gubitak energije u sudarima jezgra.

Kljucne reci: prevlake; monetit; brusit; hidroksiapatit; elektrohemijska sinteza;
elektrohemijsko taloZenje; elektroforetsko taloZenje; nanostruktura; implantacija

jona.
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BIOCERAMICS CALCIUM PHOSPHATE COATINGS ON TITANIUM PRODUCED BY
ELECTROCHEMICAL TECHNIQUES
ABSTRACT

The aim of this PhD thesis was to prepare nanosized calcium-phosphate
powders and coatings using electrochemical methods and to investigate the effect
of experimental parameters (eg. applied current density, solution pH value,
applied voltage, deposition time) on the phase composition, crystallite domain size,
morphology and thermal characteristics of obtained powders and coatings.

Electrochemical synthesis of nanosized monetite and hydroxyapatite
powders were performed galvanostatically from homogeneous solution of
Na;H2EDTA-2H20, NaH;POs and CaCl, at a concentration relationship
Ca/EDTA/PO43- of 0.25/0.25/0.15M. The influence of the solution pH and applied
current density on the phase composition, morphology and thermal behavior was
investigated by X-ray diffraction, infrared spectroscopy, size distribution
measurements, thermogravimetric and differential thermal analysis, scanning
electron microscopy and transmission electron microscopy.

At current density of 137 mA cm~2 and pH value of 5.0 monetite powder was
synthesized. The crystallite domain size of powder was calculated to be 27.1 nm. At
current densities of 137 and 207 mAcm-2 and pH values of 9.0 and 12.0
hydroxyapatite powders were synthesized with crystallite domain size in the
range from 21.6 to 24.3 nm, meaning that pH values as well as applied current
densities does not affect significantly the crystallite domain size. The morphology
of synthesized hydroxyapatite powders were not influenced by current density,
but on the other hand are influenced by solution pH. Powders synthesized at lower
pH value consist of spherical agglomerates, while powders synthesized at higher
pH value have the plate-like structure. The temperature of phase transformation
from monetite to calcium pyrophosphate was lower (1260 °C) in comparison with
literature data (1353 °C), due to high surface-to-volume ratio of nanosized powder.
The parameters of electrochemical synthesis of hydroxypatite powders do not
affect significantly the thermal behavior.

Monetite coatings were electrophoretically deposited from ethanol

suspension of electrochemically synthesized monetite powder, using constant
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voltage method. The influence of applied voltage (10 - 50 V) and deposition time
(1 - 30 min) on the mass and morphology of monetite coatings were investigated.
It was shown that mass, mean pore area, mean pore diameter and porosity of
coating are influenced by the experimental conditions. Monetite coating of highest
thickness and the lowest porosity (7.32 %), deposited at 30 V and 20 min was
converted to hydroxyapatite with Ca/P ratio of 1.67, by soaking in 10 % NaOH.

Electrochemical deposition of brushite coatings on titanium was performed
galvanostatically from the aqueous solution of 0,042M Ca(NO3)2 i 0,025M
NH4H2PO4 with the current densities between 5.0 and 10 mA cm=2, for different
deposition times from 1 to 30 min at room temperature. The mass, morphology,
crystallite domain size and porosity of brushite coatings depends on experimental
parameters. The brushite coating of the greatest mass was obtained for the longest
deposition time, while the increase in current density over 7 mA cm~2 does not
affect significantly the mass of coatings. The coatings have plate-like structure. The
brushite coating with the smallest crystallite domain size of 15.6 nm and the
greatest porosity was obtained at current density of 9.0 mA cm-2. The less porous
brushite coatings with bigger crystallite domain size were obtained at lower
current densities (5-7 mA cm=2). Brushite coatings were fully converted to
hydroxyapatite in simulated body fluid which was confirmed by X-ray diffraction
and scanning electron microscopy. The crystallite domain size of hydroxyapatite
coatings is controlled by applied current density for brushite coatings deposition;
crystallization of hydroxyapatite at more porous brushite coatings, deposited at
higher current density, caused the formation of smaller crystallites of
hydroxyapatite.

Increase in soaking time does not affect significantly the crystallite domain
size of hydroxyapatite coatings, but decreases the unit-cell parameters and unit-
cell volume, as a consequence of increased crystal density. Moreover, increase in
soaking time increases the hydroxyapatite coating mass, roughness, pore number
and porosity, while does not affect significantly the mean pore area. The
hydroxyapatite grow in simulated body fluid based on dissolution-precipitation
mechanism was confirmed. Since the soaking time does not affect significantly the

crystallite domain size, it could be proposed that nucleation of hydroxyapatite
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dominates over crystal growth. Increase in coating mass suggesting that
precipitation dominate over dissolution and occurred through heterogeneous
nucleation. On the bases of all experimental results it could be concluded that
increase in hydroxyapatite coating porosity, as well as coating roughness, make
this coating suitable for biomedical applications, because it is believed that
porosity contribute to better protein adsorption as well as bone-like apatite
formation. Additionally, the increase in hydroxyapatite coatings roughness points
out that our hydroxyapatite coatings could stimulate cellular response.
Hydroxyapatite coatings were electrophoretically deposited from ethanol
suspension of hydroxyapatite powder, obtained by hydrothermal synthesis, at
applied voltage of 30 V for deposition time of 30 s. Surface modification of coatings
were conducted by ion implantation, using nitrogen and argon ions. In the case of
hydroxyapatite coatings implanted with nitrogen ions, the unit-cell parameters
and unit-cell volume increase with increasing nitrogen ion fluences, the crystallite
domain size as well as crystallinity decreases, while does not influence the coating
topography. After implantation with argon ions, crystallite domain size of
hydroxyapatite coatings decreases. The unit-cell parameters and unit-cell volume
increase after argon ions irradiation with lower fluence, while the crystallinity
decreases. At higher fluences of argon ions, the unit-cell parameters and unit-cell
volume decrease, while the slightly increase in coatings crystallinity was observed.
The implantation with the highest fluence of argon ion alters the topography of
hydroxyapatite coatings and cone-like structure can be observed. These structural
changes are consequence of different mechanism of energy transfer of nitrogen
and argon ions to hydroxyapatite coatings. For nitrogen ion irradiation electron
energy loss is predominant, while for argon ion irradiation nuclear energy transfer

to hydroxyapatite film prevails.

Key words: coatings; monetite; brushite; hydroxyapatite; electrochemical synthesis,
electrochemical deposition; electrophoretic deposition; nanostructure; ion

implantation.

Scientific Field: Chemistry and Chemical Technology
UDC number: 624.138.5:666.3.052
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1. Uvod

Ziva bi¢a imaju sposobnost da proizvedu razli¢ite visokofunkcionalne
materijale [1]. Medu takvim materijalima kalcijum-fosfati su od narocitog znacaja
jer su najznacajniji neorganski konstituenti ¢vrstih tkiva kod ki¢menjaka [2]. U
formi nestehiometrijskog, jonski supstituisanog i kalcijum-deficitarnog
hidroksiapatita (CDHA), (najcesce se odnosi na bioloski apatit), kalcijum-fosfati su
prisutni u kostima, zubima i tetivama, dajuéi ovim organima stabilnost, tvrdocu i
funkcionalnost [3-6].

Bioloska mineralizacija (biomineralizacija) je proces formiranja neorganskih
molekula in vivo. U procesu biomineralizacije, organski molekuli ,kontroliSu“
nukleaciju, rast, morfologiju i uredenost neorganskih kristala. Bioloski formiran
kalcijum-fosfat (bioloSki apatit) uvek je nanodimenzionalan i nanokristalni, a
formira se in vivo pri blagim uslovima [7].

Prema definiciji koja je usvojena ISO standardom 1942-1:1989/Amd.5:1993
(E/F) biokompatibilnost je kvalitet materijala da bude prihvacen u specificnom
Zivom okruZenju bez nepovoljnih ili neZeljenih sporednih efekata [8]. Iz tog razloga
biokompatibilni materijali za implantate moraju da budu netoksicni,
nekancerogeni, sa minimalnom reakcijom na strano telo ili njenim potpunim
odsustvom, hemijski stabilni i otporni na koroziju [8-10].

Prema European Society for Biomaterials Consensus Conference iz 1986.
godine, biomaterijal je definisan kao materijal koji nije sposoban za Zivot, a koji se
upotrebljava kao medicinsko sredstvo sa ciljem da uzajamno deluje sa bioloskim
sistemima, dok je biokeramika definisana kao keramika koja se primenjuje kao
biomaterijal [11]. Biomaterijali imaju vazZnu ulogu u zameni ili poboljSanju
funkcionisanja svih velikih sistema u organizmu: skeletnog i nervnog sistema kao i
krvotoka. Primenjuju se razli¢ite vrste biomaterijala, kao $to su metal, keramika i
polimeri, prirodni ili kompozitni materijali [12]. Veliki broj hiruskih intervencija
koje zahtevaju rekonstrukciju unutrasnjeg tkiva ili plasiranje proteza, imaju zahtev
da primenjena sredstva budu izradena od keramike jer se keramika veoma dobro

integriSe sa Zivim tkivima i ima beznacajnu toksicnost [13].



2. Teorijski deo

2.1. Nanostrukturni materijali

U diskusiji o okvirima za definisanje nano-dimenzija, prezentovanim u
European Commission, nanoskala je definisana u intervalu 100 nm ili manje [14].
Nanostrukturni materijal definisSe se kao materijal koji sadrZi strukturne elemente
(npr. klastere, kristalite ili molekule) sa dimenzijama od 1 do 100 nm [15], dok su
nanoprahovi ekstremno fini prahovi sa srednjom veli¢cinom cestica u intervalu 1 do
100 nm [6].

Svi nanofazni materijali imaju jedinstvene karakteristike povrsine, kao Sto je
povecan broj granica zrna i defekata na povrSini, veoma razvijenu povrSinu i
izmenjenu elektronsku strukturu, u poredenju sa materijalima mikronske
strukture, Sto izuzetno utiCe na njihove hemijske i fizicke karakteristike [16,17].
Visok odnos povrSina/zapremina kod nanomaterijala obezbeduje veliku
pokretacku snagu za difuziju, posebno na poviSenim temperaturama, Sto ima za
posledicu bolju sinterabilnost [1,18,19]. Odredene karakteristike povrSine
nanodimenzionalnih kalcium-fosfata (ve¢i broj pora nanodimenzija, hrapavost,
veliki zapreminski udeo granice zrna) uticu na vrstu i koli¢inu adsorpcije
selektivnih proteina koji mogu povecati specificnu adheziju osteoblasta [10,20],
povecavaju biokompatibilnost [21,22], proliferaciju i mineralizaciju, kao i
osteointegraciju [23]. Nanostrukturni materijali imaju razli¢ita mehanicka,
elektri¢na, magnetna i opticka svojstva u poredenju sa materijalima ¢ija struktura
ima krupniju veli¢inu kristalita, a hemijski sastav im je isti [24,25]. Mehanicke
karakteristike (tvrdoca i Zilavost) kalcijum-fosfatne biokeramike se poboljSavaju
sa smanjenjem dimenzija Cestica od submikronskih do nanometarskih [26].
Poznato je da su prirodni kalcijum-fosfati u kostima i zubima nanodimenzija. Iz tog
razloga je osnovni cilj nanostrukturne kalcijum-fosfatne biokeramike da imitira
gradu kostiju i zuba [27].

Da bi redukovali povrSinsku energiju, svi nanodimenzionalni materijali teze
da aglomeriSu. Da bi se izbegla samoagregacija kalcijum-fosfatnih nanocestica [28]

mora preduzeti posebna predostroznost.



Nanodimenzionalne i nanokristalne forme kalcijum-fosfata mogu imitirati i
sastav i dimenzije komponenata bioloskih ¢vrstih tkiva, pa se oni primenjuju kao
biomaterijali zbog odlicne biokompatibilnosti [29,30]. Materijali sa Cesticama
nanodimenzija imaju vecu duktilnost, Sto je posledica specificnost faza na granici
Zrna, sinteruju na niZoj temperaturi, ¢cime se smanjuju problemi vezani za promenu
hemijskog sastava supstrata [31], dok krta keramika sa zrnima nanodimenzija
moZe podneti velike plasticne deformacije [32]. Iz tog razloga, nanodimenzionalni i
nanokristalni oblici biokeramike predstavljaju perspektivnu grupu ortopedskih i
zubnih implantata sa poboljSanim bioloSkim i biomehanic¢kim karakteristikama u

poredenju sa materijalima dobijenim konvencionalnim metodama [1,33,34].

2.2. Kostano tkivo

Biohemijski, kost se definisSe kao specificna kombinacija organske osnove
(35%) i neorganskih elemenata (65%). Neorganski deo kosti se najve¢im delom
sastoji od kalcijum-fosfata, znacajne koli¢ine citratnih i karbonatnih jona i tragova
fluorida, magnezijuma i natrijuma [2,7]. Kalcijum-fosfat koji se nalazi u kostima je
veoma sli¢an, ali nije identi¢an mineralu hidroksiapatitu (HA). U kostima se nalazi
tzv. karbonatni HA (CHA), koji predstavlja glavnu komponentu ljudske kosti, i
moZe se opisati pribliZnom formulom (Ca,MgNa)10(P0O4,C03)s(OH)2. Kristaliti
kosStanog apatita su plocasti, sa veli¢inom Cestica u nanooblasti, duZine i Sirine
50 x 20 nm i debljine 2 - 5 nm [35]. Organska komponenta kosti je najve¢im delom
kolagen. Kombinacija minerala HA i kolagenske osnove daje kostima Cvrstocu i
tvrdocu. Kost je dinamicko Zivo tkivo i sastoji se od Zivih ¢elija koje izgraduju kost
(osteociti i osteoblasti) i ¢elija koje vrSe resorpciju stare kosti tokom oporavka
kosti (osteoklasti). Zajedno sa osteoblastima i osteoklastima kost se stalno
obnavlja i rekonstruiSe u toku zZivotnog veka jedinke [2,36], ali ova sposobnost
slabi sa starenjem i ogranicena je na male povrede kostiju.

Cvrsti zamenici Kkosti su transplantacioni ili implantacioni materijali,
humanog, zZivotinjskog ili sintetskog porekla i primenjuju se u slucajevima kada
kost nije sposobna da se regeneriSe, (uklanjanja tumora kosti, gubitak kosti u

nesre¢ama, komplikovani lomovi kostiju) [37]. Zamenici kosti mogu reagovati na



kost domacina putem tri razli¢ita mehanizma: osteokondukcija (formiranjem kosti
prema implantatu sa i na kost domacdina), osteoindukcija (indukcija formiranja
nove kosti od strane koStanog supstituenta) i osteogeneza (stvaranje kosti pomocu
koStanog supstituenta i u odsustvu nediferenciranih mezenhimalnih ¢elija i u

okolini u kojoj nema kosti) [38].

2.3. Biomaterijali

2.3.1. Bioloski kostani supstituenti

Prema poreklu, bioloSki koStani supstituenti se mogu podeliti na
autograftove, alograftove i ksenograftove [8,36,39]. Autograftovi su transplantati
uzeti iz tela istog pacijenta, tako da u ovom slu¢aju nema komplikacija vezanih za
biokompatibilnost, niti za imunoloski odgovor organizma pa je omogucena brza
regeneracija kosti. Alograftovi predstavljaju demineralizovani koStani matriks
(DBM) dobijen od donora (neke druge jedinke iste vrste). Ksenograftovi
podrazumevaju transplantaciju koStanog tkiva sa jedne vrste na drugu

(sinterovani apatit goveceta, kolagen iz svinja, toplotno tretirani korali i sl.).

2.3.2. Sinteticki kostani supstituenti

Podele sintetickih biomaterijala su raznovrsne i mogu se vrsiti prema razli¢itim
kriterijumima. Prema mestu krajnje upotrebe, mogu biti: ortopedski, dentalni,
kardiovaskularni, oftalmoloski, dermatoloski, pomoc¢ni, itd [40]. NajceS¢a podela
biomaterijala je po hemijskom sastavu na metalne, polimerne i keramicke [11].
Osnovna prednost keramike, kao potencijalnog implantata, nad drugim
materijalima je njena biokompatibilnost, dok je nedostatak najveceg broja
biokeramika krtost i niska vrednost za Zilavost, Sto moZe da uti¢e na pouzdanost
implantata. Jedan od osnovnih nacina za povecanje zilavosti keramike je
formiranje kompozita ili prevlaka na metalnim supstratima (kombinuje se jacina i
trajnost metala i povrsinski aktivne karakteristike biokeramike).

.....

bioaktivne i bioresorptivne (tabela 2.1.) [11].



Tabela 2.1. Klasifikacija biokeramike [11]

Podgrupe biokeramike Vrsta biokeramike Kontakt sa tkivom
Al>03, niskotemperaturni izotopski mehanicki
Bioinertna
(LIT) ugljenik, staklasti ugljenik, Co-
keramika
Cr-Mo legure, ZrO;
Bioaktivna HA, bioaktivna stakla, bioaktivna veza na granic¢noj
keramika staklo-keramika povrsini
Bioresorptivna trikalcijum-fosfat, kalcijum-sulfat, zamena
keramika trinatrijum-fosfat
HA/autogena kost, povrsSinski aktivna zavisno od
staklokeramika, poli(metil metakrilat) materijala
(PMMA), povrsinski aktivno staklo,
metalna vlakna, se polilaktidna
Kompoziti

kiselina (eng. polylactic acid)
(PLA)/ugljeni¢na vlakna, PLA/HA,
PLA/kalcijum/staklena vlakna na bazi

fosfora

Bioinertna keramika ne vrsi nikakav uticaj na okolna tkiva, niti tkiva vrse bilo
kakav uticaj na nju. Njihovim implantiranjem u telo zapocinje zastitna faza koja
dovodi do formiranja vlakanaste kapsule putem neprijanjajuce vlaknaste prevlake
debljine oko 1 pm [11,35,41]. Primenjuje se na mestima koja treba da izdrze velika
mehanicka opterecenja (glave kod proteze kuka, delovi proteze kolena) [13]. Slican
je odgovor kada se metal ili polimer implantiraju u organizam.

Bioaktivna keramika ima sposobnost da vrsi odredeni bioloSki uticaj na tkiva,
kao i da trpi uticaj ovih tkiva. Reakcija jonske izmene koja se odigrava izmedu
bioaktivnog implantata i okolne telesne tefnosti, dovodi do formiranja sloja
bioloski aktivnog karbonatnog apatita na povrSini implantata. Bioloski apatit
formiran na ovaj nacin je hemijski i kristalografski ekvivalentan mineralnoj fazi

kosti [12,13,35]. Bioaktivna keramika je, generalno, po hemijskom sastavuy,



kalcijum-fosfati. Najces¢e se primenjuje HA ili kompoziti HA [42-44], staklo-
keramika [45,46] i biostaklo® [47,48].

Bioresorptivha keramika je materijal koji, odmah nakon apliciranja u
organizam, pocinje da se delimic¢no ili potpuno resorbuje i na taj nac¢in delimi¢no ili
kompletno nestaje tokom vremena, bivaju¢i zamenjeni novim tkivom [12,41].
Idealno, brzina resorpcije biomaterijala treba da odgovara brzini formiranja nove
kosti. U ovu grupu materijala se ubrajaju trikalcijum-fosfat (TCP) i kopolimeri

polilaktidna-poliglikolna kiselna (eng. polylactic-polyglycolic acid).

2.3.2.1. Biokeramicki materijali na bazi kalcijum-fosfata

Kao osnovna neorganska komponenta kosti, kalcijum-fosfati se dugo
primenjuju u medicini. Prva sinteza apatita uradena je sredinom 19 veka [49].
Pravi napredak primene Kkalcijum-fosfata u medicini dogodio se sedamdesetih
godina proslog veka, kada je otkriveno da su biostaklo (staklo koje sadrzi
kalcijum-fosfat) i HA keramika osteokonduktivni materijali. Nakon toga,
kalcijum-fosfatni biomaterijali su postali najinteresantniji vesStacki koStani
implantati [36].

Osnovni razlog za upotrebu Kkalcijum-fosfata kao materijala za kostane
supstituente lezi u njihovoj slicnosti sa mineralnom komponentom kostiju i zuba
kod sisara [1,50-52]. Ovi materijali su netoksic¢ni, biokompatibilni, organizam ih ne
prepoznaje kao strano telo i, najvaznije, istovremeno imaju bioaktivno ponasanje i
integrisanje u Ziva tkiva na isti nac¢in kao i remodelovanje zdrave kosti. To dovodi
do formiranja bliske fiziCko-hemijske veze izmedu implantata i kosti, odnosno do
osteointegracije. Za kalcijum-fosfate je, takode, poznato da podrzavaju adheziju
osteoblasta i proliferaciju [53,54].

Kalcijum-fosfatna keramika se proizvodi kao gusta ili porozna i to u formi
gustih blokova, poroznih blokova, prahova ili Cestica i u obliku prevlaka. lako
kalcijum-fosfatna keramika ima dobre karakteristike u smislu biomaterijala, kao
Sto je ve¢ navedeno, najvece ogranicenje za primenu kalcijum-fosfata kao nosecih
delova su njihove mehanicke karakteristike: naime, oni su krti i imaju malu

otpornost na zamor [55]. Zato se kalcijum-fosfatna keramika primenjuje na



mestima koja ne trpe velika opterecenja. LoSe mehanicke karakteristike su jos visSe
izraZzene kod visokoporozne keramike i skafolda jer imaju poroznost vecu od
100 um, Sto je, sa druge strane neophodno da bi se obezbedila odgovarajuca
vaskularizacija i kolonizacija koStanim cCelijama [56]. Iz tog razloga se, u
biomedicinskoj primeni, kalcijum-fosfati primarno koriste kao ispune [57] ili
prevlake za stomatoloSke i ortopedske implantate [58,59], maksilofacijalnu
hirurgiju [60,61], skafoldi za rast kostiju [62], materijali za kompletni zamenu u
hirurgiji kuka i kolena [63], kao nosaci lekova [64].

Jedanaest poznatih, nesupstituisanih kalcijum-fosfata sa molskim odnosom
Ca /P izmedu 0,5 i 2 prikazani su u tabeli 2.2. Zbog svoje velike rastvorljivosti,
kiselosti, odnosno baznosti, materijali na bazi kalcijum-fosfata koji imaju molarni
odnos Ca/P manji od 1 i ve¢i od 2 nisu pogodni za implantaciju u organizam
[65,66].

Tabela 2.2. Karakteristike bioloski znacajnih kalcijum-fosfata [67,68]

Molski odnos Ca /P  Jedinjenje Formula

05 Monokalcijum-fosfat Ca(H2P04)2 - H20
monohidrat (MCPM)

05 Anhidrovani Ca(H2P04)2

monokalcijum-fosfat (MCPA)

Dikalcijum-fosfat dihidrat CaHPO4 - 2H20

L0 (DCPD), mineral brusit
10 Dikalcijum-fosfat anhidrovani CaHPO4
(DCPA), mineral monetit
1,33 Oktakalcijum-fosfat (OCP) Cag(HPO4)2(P04)4 - 5H20
1,5 a-trikalcijum-fosfat (a-TCP)  a-Caz(P04)2
1,5 B-trikalcijum fosfat (3-TCP) B-Caz(P04)2
12-22 Amorfni kalcijum-fosfat (ACP) CaxHy(PO4), - nH:0,
n=3-4,5;15-20 % H20
15-167 Kalcijum deficitaran Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2x
hidroksiapatit (CDHA) 0<x<1
1,67 Hidroksiapatit (HA) Ca10(P04)6(OH)>
1,67 Fluoroapatit (FA) Ca10(PO4)6F2
2,0 Tetrakalcijum-fosfat (TTCP), Cas(P04)20




Karakteristike materijala u masi i na povrsini direktno uti¢u na interakciju
implantata i tkiva domaéina od momenta in vivo plasiranja pa do kraja integracije
implantata. Ove karakteristike materijala je neophodno ispitati i poznavati pre
primene in vivo. Takode, od presudnog znacaja je poznavanje ponasanja materijala
pod opterecenjem u fizioloSkoj sredini, pri uslovima kojima ¢e biti izloZen
implantat nakon plasiranja u organizam. BioloSki odziv organizma prema
biomaterijalu je kontrolisan strukturom povrSine, hemijom na povrsSini,
povrSinskom morfologijom, kvaSljivosti, povrSinskim naelektrisanjem i
povrSinskom energijom biomaterijala. Karakteristike povrSine biomaterijala koje
uticu na njihovu interakciju sa proteinima su [54,59,69,70]:

Morfoloske karakteristike - Poroznost i hrapavost povrSine uticu na adsorpciju
proteina, pricvrscivanje, proliferaciju i deobu celija, kao i na brzinu i kvalitet
novoformiranog tkiva na kontaktu dve povrsine. Razvijenija povrSina (postojanje
pora i brazdi) obezbeduje vecu specificnu povrSinu za interakciju sa
biomaterijalima. Na povrSinama sa veéom hrapavoséu povecava se funkcija
osteoblasta, dok porozne strukture poboljsavaju osteoindukciju, u poredenju sa
glatkim povrSinama i neporoznim strukturama, redom [11,53,71-74]. Postoji
nekoliko aspekata poroznosti: veli¢ina pora, ukupna zapremina pora, odnos
zapremine pora i ukupne zapremine uzorka, povezanost pora [75]. Kontrola
svakog od njih pojedinacno je veoma vazna. U poredenju sa kompaktnim, porozan
materijal ima prednost zbog moguénosti urastanja tkiva u pore, omogucavajuci
bioloSku fiksaciju implantata. U poroznom obliku, kalcijum-fosfatna keramika se
moZe kolonizovati kostanim tkivom. Iz tog razloga se makroporoznost (veli¢ina
pora >100 um) u ¢vrstim materijalima ciljno povecava dodavanjem porogena, koji
su ili isparljive ili rastvorne supstance (naftalin, NaHCO3, Zelatin, saharoza). Drugi
nacin dobijanja porozne trodimenzione biokeramike na bazi kalcijum-fosfata je
sinterovanje cestica. Mikroporoznost (veli¢ina pora <10 um) nastaje u toku
procesa sinterovanja, dok dimenzije pora zavise od temperature i vremena
sinterovanja [67].

Hemijski sastav - hemijski sastav povrSine utiCe na interakciju materijala sa
proteinima [59]. Interakcija povrSine implantata i fizioloSke sredine podrazumeva

rastvaranje na povrSini implantata, povecanje koncentracije kalcijumovih i



fosfornih jona u okolini implantata $to dovodi do formiranja bioloSkog apatita.
Smatra se da je jacina vezivanja biomaterijala i kosti uslovljena nanokristalnim
slojem bioloSkog apatita. U tom smislu, hemijski sastav povrSine implantata
odreduje brzinu rastvaranja povrsine. Prema literaturi, TCP (Ca/P<1,67) rastvara
se 12,3 puta brze od HA (CaP=1,67) u kiseloj sredini i 22,3 puta brze od HA u
alkalnoj sredini [75].

Heterogenost - nehomogenost povrsSine obezbeduje razliite oblasti za interakciju
sa proteinima. Metalni materijali se uglavnom sastoje od viSe faza. Ti-6Al-4V koji se
najcesce upotrebljava kao implantat u ortopediji, sastoji se od dve faze: a- i - faze.
Metalni materijali koji sadrZe zrna razli¢itih faza na razli¢it na¢in mogu da
interaguju sa proteinima. Dodatno, i granice zrna mogu da stupaju u kontakt sa
proteinima na razli¢ite nacine.

Potencijal: povrSinski potencijal uti¢e na strukturu i hemijski sastav neposrednog
okruZenja biomaterijala jer utice na raspodelu jona u rastvoru pa na taj nacin i na
interakciju povrSine sa proteinima. Kada biomaterijal sa velikom povrSinskom
energijom dode u kontakt sa bioloskim okruZenjem, odmah reaguje stvarajuéi nove
veze i jedinjenja, Sto dovodi do smanjenja povrSinske energije. 1z tog razloga,
povrsSina biomaterijala sa razli¢itom povrsSinskom morfologijom, hemijom povrSine
i kvasljivo$¢u povrSine mogu izuzetno da uticu na interakciju ¢elija i na taj nacin na

integraciju implantata [69].

2.4. Struktura, osobine i dobijanje biokeramickih

kalcijum-fosfatnih materijala

2.4.1. Stabilnost kalcijum-fosfatnih jedinjenja

Po definiciji, svi kalcijum-fosfati su izgradeni od tri glavna elementa:
kalcijuma (oksidaciono stanje +2), fosfora (oksidacino stanje +5) i kiseonika
(oksidacino stanje -2). Dodatno, u hemijskom sastavu velikog broja fosfata nalazi
se i vodonik, bilo kao kiseli fosfatni anjon (npr. HPO42- ili H2PO4) i/ili kao
strukturna voda i OH grupa. RazliCiti oblici oksida kalcijuma i fosfora (sa ili bez

prisutne vode) mogu formirati veoma razliite kalcijum-fosfate, koji se razlikuju



prema vrsti fosfatnog anjona: orto - (PO43-), meta - (PO3-), piro - (P207%) i poli -
(PO3)n™). U slucaju viSestruko naelektrisanih anjona (orto - i pirofosfata),
kalicijum-fosfati se, takode, razlikuju i prema broju vodoni¢nih jona vezanih za
anjon. Primeri ovakvih jedinjenja su: mono - (Ca(H2PO4)2), di - (CaHPO4), tri -
(Ca3(P0)4)2) i tetra - (CazP207) Kkalcijum-ortofosfati. Apatiti su termodinamicki
najstabilnije faze medu kalcijum-fosfatima zbog Cega oni predstavljaju najcesci
krajnji produkt mnogih reakcija [67,76]

Stabilnost pojedinih faza kalcijum-fosfata zavisi od temperature i pH
vrednosti okruZenja [77]. Najznacaniji parametri su Ca/P odnos,
kiselost / alkalnost i rastvorljivost. Ovi parametri su usko povezani sa pH vrednosti
rastvora. Sto je niZza vrednost Ca /P odnosa to je takav kalcijum-ortofosfat vise
kiseo i viSe rastvoran u vodi [67]. Na temperaturi tela od 37 °C, u kontaktu sa
telesnim teCnostima, stabilne su samo dve faze: pri pH < 4,2 stabilna faza je DCPD,
CaHPO4-2H0, dok je pri pH > 4,2 stabilna faza HA, Ca10(P04)s(OH)2 [78].

Generalno rastvorljivost kalcijum-fosfata u bioloskoj sredini mozZe se

prikazati slede¢im redom DCPA > DCPD > OCP > o-TCP > B-TCP > HA >TTCP

prikazano na slici 2.1.

DCPA DCPD OCP a-TCP B-TCP HATTCP
0
-1 najrastvorljiviji
-2 ;
o) /
(491 /
<, /
<8 /
;gJ /
najmanje
-41 rastvoran
-5
-6
4 6 8 10 12 14
pH

Slika 2.1. Fazni dijagram rastvorljivosti kalcijum-fosfata (DCPA-monetit, DCPD-
brusit, OCP-oktakalcijum-fosfat, a-TCP - a-trikalcijum-fosfat, p-TCP - p-trikalcijum
fosfat, HA-hidroksiapatit, TTCP - tetrakalcijum-fosfat) [79].
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Nakon implantacije, u regiji oStecenog tkiva pH vrednost opada i nalazi se u
opsegu 3,9 do 4,2, usled prisustva razli¢itih enzima [80]. Nakon odredenog
vremena, pH vrednost se vraca na 7,4.

Uticaj pH vrednosti na vrstu formiranog kalcijum-fosfata manifestuje se kroz
uticaj pH vrednosti na vrstu fosfatnih jona prisutnih u rastvoru. Naime, varijacija u
pH vrednosti rastvora utice na pomeranje ravnoteZze izmedu Cetiri vrste jona u
fosfornoj kiselini. U rastvorima koji sadrZe fosfate, postoji ravnoteZza fosfatnih jona,
kao Sto je prikazano jednac¢inom (1):

H3PO4 S H2PO4 S HPO42- 5 PO43 (D

Odgovaraju¢e vrednosti za Kkonstante ravnoteza su K;j=7,50-103,
Ki=6,20-108i K =1,70 - 10-12, S obzirom na ravnoteZu koja postoji, promena pH
dovodi do promene relativne koncentracije Cetiri jonske vrste, kao Sto je Sematski

prikazano na slici 2.2. [81].

- [HJPO J
- H PO’
(HPo] K =7.50x 10° K,=6.20x10° Km=1.70x10'2
- WO HPO > HPO L HPO* X po*
3 4 2 4 4 4
- [PO}]

Slika 2.2. Promena relativne koncentracije jonskih vrsta sa promenom pH u rastvoru

fosforne kiseline [81].
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2.4.2. Prevlake kalcijum-fosfata na metalnim supstratima

Prirodna kost je porozni materijal i zato postoji fizioloski razlog za primenu
poroznih materijala kao zamene na mestima oSteCenja jer porozne strukture
omogucavaju napajanje medupovrsine implantata krvlju i kiseonikom i olakSavaju
srastanje kosti i ucvrsc¢ivanje implantata [69]. Porozni HA ima malu mehanicku
jacinu i ne moZe se koristiti kao noseci element. Iz tog razloga se primenjuju metali
i metalne legure kao potpora bioaktivnom materijalu [35].

Dve vrste Ti supstrata koje se najvisSe komercijalno upotrebljavaju su ¢ist Ti
(ASTM F67) i Ti-6Al-4V legura (ASTM F136) [40]. Ove legure su izazvale veliko
interesovanje u smislu nose¢ih implantata zbog svojih dobrih mehanickih
karakteristika (zatezna Cvrstoéa i zamor), hemijske stabilnosti (koroziona
stabilnost) i biokompatibilnost pri in vivo uslovima [10,69].

Titan se uspes$no primenjuje kod endoproteza (totalna zamena zgloba kuka) i
u formi koci¢a kod veStackih zuba. Iako u literaturi postoje podaci o maloj brzini
korozije implantata in vitro, pokazano je da je korozija in vivo veca, zbog interakcije
implantata sa telesnom te¢nos$c¢u, proteinima i ¢elijama, koja dovodi do otpuStanja
jona (Al i V) iz legure titana i njegove akumulacije u susedno tkivo ili migracije u
ostale delove tela [69,82], Sto moZe dovesti do pojave alergijskih reakcija [83].

Sam materijal, kao i bioloski odziv materijala mogu se izmeniti promenom
fizicko-hemijskih karakateristika materijala (povrSinska energija, povrsinsko
naelektrisanje ili sastav povrSine) i promenom morfoloskih Kkarakteristika
(formiranje tri-dimenzionih karakteristika u obliku pora, resetke, kolona, tacaka,
rupica i slucajne hrapavosti). Ove karakteristike materijala simuliraju matricu za
Celije, prirodno okruZenje za Celije koje ima sloZzenu nano- i makro- arhitekturu
(gradu) [69]. Formiranje kalcijum-fosfatnih prevlaka na metalnoj osnovi ubrzava
rast koStanog tkiva i eliminiSe metalne jone koji mogu da se ponasSaju kao
inhibitori kalcifikacije. U cilju poboljSanja korozione stabilnosti, biokompatibilnosti
i bioaktivnosti materijala, primenjuju su razli¢iti nacini modifikacije povrSine
materijala, i to direktnom modifikacijom samog metala (hrapavljenje jonskim
snopom, hemijsko nagrizanje, plazma hrapavljenje, UV-zracenje, mehanicko

hrapavljenje, implantacija jonima) ili prevlatenjem metala biokompatibilnim
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prevlakama [69,84,85]. Implantacija jonima predstavlja bombardovanje povrsine
materijala jonima velike energije. Ovakvi joni prodiru u materijal (povrSinu
materijala) dovodeci do znacajnih promena u hemijskom sastavu i strukturi u pri-
povrsinskoj oblasti [86].

Prevlake kalcijum-fosfata se nanose sa ciljem da se jaki, ali
neosteokonduktivni biomaterijali (metali/metalne legure) ucine
osteokonduktivnim, da se supstrat zastiti od korozije kao i da se dobije
biokompatibilni implantat [59,87]. NanoSenje prevlaka na supstrat omogucava
iskoriS¢avanje pozitivnih osobina oba materijala, pa se biokeramicke prevlake
koriste na metalnim supstratima kada je potrebno kombinovati otpornost metala
na lom sa sposobnosc¢u prevlaka da predstavljaju bioaktivnu povrsinu.

Najcesce se primenjuju prevlake na bazi kalcijum-fosfatnih jedinjenja.
Prevlake HA koje se primenjuju kao implantati moraju ispuniti nekoliko zahteva:
moraju imati odgovaraju¢u kristalnu fazu, debljinu, strukturu, morfologiju,
poroznost, kvasljivost, dobru adheziju za supstrat, visoku C¢vrstocu, da nema
promena supstrata nakon plasiranja u organizam. Poznato je da jedinjenja
kalcijum-fosfata imaju sposobnost osteokondukcije i da na taj nacin poboljSavaju
fiksiranje izmedu kosti i implantata [11,59].

Trajnost kalcijum-fosfatne prevlake se zasniva na stabilnosti prevlake u
fizioloSkom okruZenju. NajvazZniji parametri koji utiCu na ponaSanje implantata
prevucenih kalcijum-fosfatnim prevlakama tokom dugotrajne primene su jacina
veze izmedu prevlake i implantata kao i brzina rastvaranja prevlake. Optimalna
debljina HA prevlaka trebalo bi da leZi u intervalu od 30 do 100 um. Pokazalo se da
se bioresorpcija prevlaka odigrava veoma brzo ukoliko je njihova debljina manja
od 30 pum, a da se kod prevlaka cija je debljina veca od 100 um javlja sklonost ka
lomu usled zamora materijala. Poroznost primenjenih HA prevlaka takode utiCe na
mehanicke karakteristike prevlaka. Prevlake velike poroznosti imaju loSije
mehanicke osobine jer se povecava brzina razgradnje, dovode¢i do pogorsSanja
mehanickih karakteristika na granici kost-prevlaka [87].

Sastav prevlaka moze biti izmenjen tokom procesa formiranja prevlaka, Sto
dovodi do formiranja krajnjeg proizvoda koji se hemijski ili strukturno moZe

razlikovati od polaznog materijala. Sastav, Cistoca, stepen kristaliniteta, debljina i
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poroznost primenjenih prevlaka mogu i moraju biti kontrolisane tokom procesa

primene.

2.4.3. Monetit i brusit

Hemijska formula dikalcijum-fosfata anhidrovanog (DCPA), odnosno
minerala monetita je CaHPO4. DCPA kristali$e triklini¢no, prostorna grupa je P1, sa
parametrima jedini¢ne ¢elije a=6,910(1), b=6,627(2), c=6,998(2) A i a=96,34(2) °,
B=103,82(2)° i ¥=88,33(2)°, i zapreminom jedini¢ne ¢celije V=309,28 A3 [88].
Njegova kristalna struktura se sastoji od lanaca CaHPOs koji su medusobno

povezani Ca-O vezama i tri tipa vodoni¢nih veza [89].

Slika 2.3. Poliedarski prikaz kristalne strukture monetita.

Monetit je jedinjenje kalcijum-fosfata, umereno kiselo i rastvorno u
fizioloSkim uslovima. Ne pojavljuje se ni u normalnoj ni u patoloskoj kalcifikaciji.
Primenjuje se kao praSkasta komponenta samoocvrsc¢avajuc¢ih kalcijum-fosfatnih
pasta za reparaciju koStanog tkiva [90] ili kao jednokomponentni sistem za
reparaciju [91] jer je ovakav cement pokazao bolju bioresorptivnost tokom
ispitivanja od cemenata na bazi apatita, kod zubnih cemenata [92-94], pri
proizvodnji pasta za zube i u industriji hrane kao aditiv i regulator kiselosti

[95,96].
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Sinteza monetita moZe se izvesti primenom razli¢itih tehnika. Tas je
sintetisao prah monetita submikronskih dimenzija, na sobnoj temperaturi,
meSanjem male kolicine fosforne kiseline i praha kalcijum-karbonata u etanolskom
rastvoru i pokazao da vreme meSanja i kolicina dodate kiseline utie na vrstu
sintetisanog  kalcijum-fosfata [97]. Prah monetita, sa kontrolisanom
nanoporoznosti tipa tunela (,wormhole-like“), dobijen je hemijskim taloZenjem u
prisustvu cetil-tri-metil amonijum bromida, kao porogena [98]. Joki¢ i saradnici su
sintetisali prah monetita hidrotermalnom metodom, primenjujuci ureu kao taloZni
reagens i pokazali da promena koncentracije uree, odnosno pH vrednosti polaznog
rastvora uticu na vrstu sintetisanog kalcijum-fosfatnog jedinjenja [99].
Mikrometarski prah monetita sintetisan je hidrotermalnom metodom, polazec¢i od
suspenzije monokalcijum-fosfata monohidrata, na razli¢itim temperaturama i pri
razli¢itim vrednostima pH i Ca/P odnosa polaznog rastvora i pokazano je da sa
porastom Ca/P odnosa kristali monetita prelaze iz vlaknaste forme u plocastu
[100]. Ma i saradnici dobili su prah monetita mikrotalasnom sintezom, polazec¢i od
CaClz-2.5H20, NaH2PO4 i natrijum-dodecil sulfata u mesanom rastvaracu etilen
glikol/voda i pokazali da smanjenja odnosa etilen glikol/voda, kao polaznih
rastvaraca, utice na veli¢inu i morfologiju praha, pa se oblik ¢estica menja iz oblika
cveta (,flower-like“) u plocasti oblik [101]. Kong i saradnici su pokazali da
morfologija praha monetita, dobijenog taloZenjem iz mikroemulzije, zavisi od vrste
mikroemulzije [102]. Sonohemijska metoda je primenjena za dobijanje praha
monetita i pokazano je da produzavanje vremena sonifikacije menja morfologiju
praha od plocastih kristala na kombinaciju plocasti i kristala oblika cveta [103].
Elektrohemijskom sintezom je dobijen prah monetita nanometarskih dimenzija.
Prednost ovog postupka u odnosu na prethodne leZi u Cinjenici da je primenjen
vodeni rastvor polaznih soli i da se sinteza odvija na sobnoj temperaturi, pa se
izbegava upotreba organskih jedinjenja kao i poviSenih temperatura za dobijanje
praha [104].

Prevlake monetita na metalnim supstratima moguce je dobiti primenom
razli¢itih tehnika. Zavgorodniy i saradnici su dobili prevlake monetita na Ti
supstratu hemijskim taloZenjem u kiseloj sredini, polaze¢i od kalcijum-karbonata,

natrijum dihidrogen fosfata i fosforne kiseline, na temperaturi od 75 °C, tokom
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24 h [105,106]. Da Silva i saradnici dobili su elektrohemijskim taloZenjem prevlake
monetita na titanu, polazeci od rastvora koji je sadrzao kalcijumove i fosfatne jone
i mle€nu kiselinu, na temperaturi od 80 °C, tokom 50 min na naponu od 2 V [107].
Leeuwenburgh i saradnici su elektrostatickim sprej taloZenjem (eng. electrostatic
spray deposition) dobili prevlake monetita [108]. Bez obzira na vrstu tehnike koja
je primenjena za dobijanje prevlaka monetita na titanu, do sada nisu objavljeni
rezultati ispitivanja uticaja parametera procesa na morfologiju i karakteristike
same prevlake monetita. Primenom elektroforetskog taloZenja dobijene su
prevlake monetita na titanu, polaze¢i od etanolske suspenzije praha monetita.
Masa i poroznost prevlaka je funkcija primenjenog napona taloZenja i vremena
taloZenja, pa je prevlaka najvece debljine dobijena pri naponu taloZenja od 30 V za
vreme taloZenja od 20 min [104].

Hemijska formula dikalcijum-fosfata dihidrata (DCPD), odnosno minerala
brusita je CaHPO4-2H20. Brusit lako KkristaliSe iz vodenih rastvora. Primenjuje se u
kalcijum-fosfatnim cementima i u procesu remineralizacije zuba [92,96,109], kao
nosac lekova [110] i kao aditiv u proizvodnji hrane [111].

DCPD kristaliSe monoklini¢no, prostorna grupa je Cc, sa parametrima
jedini¢ne celije a=6,361(3), b=15,191(4), ¢=5,814(2) A i p=118,45(4)° i
zapreminom jedini¢ne celije V=493,96 A3 [112]. Na slici 2.4. dat je poliedarski
prikaz kristalne strukture brusita orijentisanog u pravcu a-ose. Kristal brusita je
izgraden od kompaktnih slojeva koje sacinjavaju paralelni Ca-PO4 lanci. Katjon
Ca2+okruZen je sa osam OZjona od kojih Sest pripada PO4 grupama, a ostala dva

pripadaju molekulima vode.
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Slika 2.4. Poliedarski prikaz kristalne strukture brusita orijentisan u pravcu a-ose.

Brusit ima jedan od najve¢ih Kkoeficijenata rastvorljivosti medu
kalcijum-fosfatima [76]. Rastvoran je u te¢nostima koje po sastavu odgovaraju
fizioloSkim te¢nostima, odnosno brzo se resorbuje jer je metastabilno jedinjenje u
fizioloSkim uslovima [109,113,114]. U poredenju sa drugim kalcijum-fosfatima,
brusit ima veliku brzinu nukleacije, Sto je posledica njegove male povrSinske
energije. Generalno, Kkristalizacija je znacajno uslovljena temperaturom, pH
vrednoS¢u rastvora, koncentracijom polaznih reaktanata i prisustvom razlicitih
komponenata.

Kuzmina i saradnici su sintetisali bruSit spontanom kristalizacijom iz
vodenih rastvora i pokazali da rastvorljivost bruSita raste sa smanjenjem pH
vrednosti sa 6,0 na 3,0, kao i da promena hemijskog sastava polaznog rastvora, u
smislu prisutnih jona Na, K i Mg, ne utice znacajnije na stabilnost brusita, dok
osobine polaznog rastvora (pH i sastav) znacajno utiCu na oblik kristalita
(rombicni ili prizmati¢ni) [115]. Tehnikom reversne mikroemulzije, na sobnoj
temperaturi, Maity i saradnici su sintetisali nanocesti¢ni brusit i pokazali da
povecanje odnosa voda/surfaktant u polaznoj mikroemulziji dovodi do promene
oblika kristalita bruSita iz iglicate forme do nepravilnih nanosfera [116]. Singh i
saradnici su pokazali da promena temperature mikroemulzije utiCe na oblik

nanokristala brusita, pa se na poviSenoj temperaturi formiraju nanokristali oblika
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sfere, dok se na niZoj temperaturi dobijaju nanokristali oblika pahulje [117].
Jednostrukom i dvostrukom difuzionom tehnikom u agar-agar gelu, kao sredini za
rast kristala, na sobnoj temperaturi, Suryawanshi i saradnici su sintetisali brusSit sa
kristalitima razlic¢itih oblika, kao posledice promene koncentracije polaznih
reaktanata i agar-agar gela, i odredili optimalne uslove za dobijanje brusita ovom
tehnikom [118]. Dvostrukom difuzionom tehnikom u gelu od skroba, Gashti i
saradnici, sintetisali su bruSit sa kristalitima u obliku iglica [119]. Yanovska i
saradnici su pokazali da magnetno polje utie svojim severnim i juZnim polom
razlicito na morfologiju i preferentnu orijentaciju dobijenih kristala brusita,
istaloZenih iz rastvora CaClz i NazHPOa4. Dodatno, pokazano je da tokom taloZenja
brusita prisustvo magnezijuma u koli¢ini od 0,01-0,03 gl-1 u polaznom rastvoru
dovodi do smanjenja stepena Kkristaliniteta. Takode, prisustvo magnezijuma utice
na stabilizaciju faze bruSita na sobnoj temperaturi, pa je brusit stabilan i pri pH
vrednostima od 7-7,5 [120]. Arifuzzaman i saradnici su istaloZili brusit iz
homogenog vodenog rastvora u serijskom reaktoru na sobnoj temperaturi, i
pokazali su da promena koncentracije polaznih komponenti CaClz i NaH2PO4 (pri
Ca/P odnosima 0,5, 1 i 2) utice na pH vrednost rastvora pri kojoj dolazi do
nukleacije brusSita, i to tako Sto povecanje koncentracije jona kalcijuma i fosfora
dovodi do smanjenja pH vrednosti za nukleaciju brusSita (u intervalu 6,5-4,7), dok
raspodela velic¢ine kristalita brusita ne zavisi od polaznih koncentracija [121]. U
serijskom reaktoru, Oliveira i saradnici, dobili su brusit transformacijom
hidroksiapatita [122]. Lim i saradnici su sintetisali brusit velike poroznosti HIPE
(eng. high internal phase emulsions) tehnikom, iz emulzije ulje/voda, stabilisanom
polioksietilenskim lancima razli¢ite duzine, kao surfaktantom. Pokazali su da
duZina lanaca surfaktanta utice na morfologiju kristala brusita, pa su tako
primenom polioksietilenskih lanaca manje duZine dobijeni Siroki i plocasti kristali
brusita, dok su primenom lanaca ve¢e duzine dobijeni kristaliti oblika dendrita
visoke poroznosti [123].

Prevlake bruSita na metalnim supstratima mogu se dobiti primenom
razlicitih tehnika. Tas i saradnici su pokazali da se na leguri Ti-6Al-4V, primenom
selectroless” taloZenja iz visokoncentrovanih i transparetnih rastvora, sa

koncentracijama jona Ca%* i HPO42 koje su 12,1, 22 i 48 puta veée nego u krvnoj
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plazmi, dobijaju prevlake brusSita sa kristalima orijentisanim od povrsSine legure
prema rastvoru. Dodatno, pokazano je da se deblje prevlake brusita dobijaju na
leguri koja je prethodno nagrizana u KOH u poredenju sa prevlakama na leguri bez
predtretmana [124]. Uticaj supstrata (Ta, Nb i Zr) na vrstu istaloZenog kalcijum-
fosfata ispitivali su Okawa i saradnici i pokazali da se anodnom oksidacijom Nb u
elektrolitu HA-H3PO4, pri pH vrednosti od 3,0, dobija prevlaka koja sadrzi
hidroksiapatiti, bruSit i monetit [125]. Prevlake brusSita na magnezijumu,
Shadanbaz i saradnici, dobili su tehnikom potapanja, polazeci od rastvora CaCl; i
KH>PO4. Pokazali su da temperatura rastvora utice na kvalitet prevlake, pa na
temperaturama ispod 40 °C ne dolazi do taloZenja znacajne koli¢ine brusita, dok su
na temperaturama iznad 65 °C dobijene manje homogene prevlake [126]. Prevlake
brusita mogu se dobiti elektrohemijskim taloZenjem, Sto ¢e biti detaljno opisano u
poglavlju 2.4.6.

Brusit i monetit su poznati kao prekursori za formiranje hidroksiapatita.
Transformacija ovih jedinjenja u HA moZe se izvesti alkalnim tretmanom ili
potapanjem u simuliranu telesnu te¢nost (eng. Simulated Body Fluid, SBF).

Ma i saradnici [101], Zavgorodiniy i saradnici [106] kao i da Silva i saradnici
[107] su konvertovali monetit u HA potapanjem u rastvor NaOH na
temperaturama od 60°C, 75°C i 60°C, redom. Abdel-Aal i saradnici su
konvertovali prevlake bruSita u HA potapanjem u rastvor NaOH na temperaturi od
90°C i pokazali da se debljina prevlake smanjuje sa produZavanjem vremena
potapanja, Sto su potvrdili prisustvom P20s5 u rastvoru za konverziju [127]. Kati¢ i
saradnici su ispitivali uticaj rastvora za konverziju na osobine prevlake
hidroksiapatita, dobijene konverzijom prevlaka bruSita na titan-nikl leguri
(Nitinol) i pokazali su da su nakon konverzije brusita, potapanjem u NaOH, osim
HA prisutni i kalcijum-oksid i kalcijum-hidroksid, $to utice na smanjenje korozione
stabilnosti prevlake. Konvertovana prevlaka, dobijena potapanjem brusSita u SBF,
nije sadrzala ni jednu drugu fazu osim HA, pa su ove prevlake pokazale vecu
korozionu stabilnost, Sto je osnovna Kkarakteristika koja odreduje
biokompatibilnost [128]. Hu i saradnici su prevlake brusSita na leguri magnezijuma
konvertovali u HA, potapanjem u SBF i pokazali da produZavanje vremena

potapanja povecava korozionu stabilnost prevlake [129]. Popa i saradnici su
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prevlake brusita konvertovali u HA potapanjem u Ringerov rastvor, tokom 48 h,
pri pH vrednosti od 7,1. Ispitivali su ponaSanje prevlake u Ringerovom rastvoru i u
HBSS (eng. Hank’s Balanced Salt Solution), pri razli¢itiom pH vrednostima i
pokazali da se pri svim ispitivanim uslovima dobija prevlaka HA koja uti¢e na
smanjenje korozije, dok je analiza spektroskopije elektrohemijske impedanse (SEI)
pokazala prisustvo sloja velike otpornosti, kao posledice zastitne uloge prevlake.
Dodatno, sa produZavanjem vremena potapanja, morfologija prevlake se menja,
gustina prevlake se povecava, hrapavost se smanjuje, a prevlaka ima bolju adheziju
[130].

Transformacija monetita/brusita se, u vodenim rastvorima, moZe odigrati iz
dva potencijalna razloga: usled promene pH rastvora ili usled promene lokalne
koncentracije jona kalcijuma i fosfora. Ukoliko se metastabilno jedinjenje (monetit)
dovede u kontakt sa rastvorom koji ima visoku vrednost pH (rastvora NaOH),
dolazi do delimi¢nog rastvaranja prevlake kao i do pomeranja ravnoteZe fosfatnih
jona (slika 2.2), pa jon PO43- postaje najstabilniji. Na taj nacin se ostvaruju uslovi za
taloZenje HA.

Kada brusit dode u kontakt sa simuliranom telesnom te¢no$¢u (pH=7,4), na
temperaturama oko 37 °C, dolazi do delimi¢nog, povrSinskog, rastvaranja prevlake,
jer je brusSit stabilan u vodenim rastvorima do pH vrednosti manje od 4,2 [131].
Ovo dovodi do porasta koncentracije jona kalcijuma i fosfora na medupovrsini
prevlaka-SBF. Povecanje lokalne koncentracije jona kalcijuma i fosfora dovodi do
taloZenja HA jer SBF ima pH vrednost 7,4, i presicen rastvor u odnosu na taloZenja
HA, (molski odnos Ca/P=2,50) pa je HA jedina stabilna faza kalcijum-fosfata koja se

moZe taloziti pri ovim uslovima.

2.4.4. Hidroksiapatit

Hidroksiapatit kristaliSe heksagonalno (prostorna grupa P63/m) sa
parametrima jedini¢ne ¢elije a=9,432 A i c=6,881 A i zapreminom jedini¢ne éelije
V=612,15 A3. Hidroksilni joni leZe na uglovima projektovane osnove ravni i javljaju
se na jednako udaljenim intervalima (na polovini c-parametra jedinicne Ccelije

(3,44 A)) duZ kolona normalnih na osnovnu ravan i paralelno c-osi. Sest od deset
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Ca2* jona su udruZeni sa hidroksilnim jonima u ovim kolonama. Jedna grupa od tri
Ca2* jona ¢ini trougao, okruZuju¢i OH- grupu, i locirana je na z=0,25, a drugi set od
tri atoma je lociran na z=0,75. Osnova od PO43- jona Cini skelet strukture koja
apatitnoj strukturi daje stabilnost [11].

Na slici 2.5. prikazana je jedini¢na Celija hidroksiapatita [132].
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Slika 2.5. Jedini¢na Celija hidroksiapatita [132].

HA je najzastupljeniji kalcijum-fosfat koji se koristi za koStane supstituente.
Idealan Ca/P odnos kod HA je 10/6, a izraCunata gustina je 3,219 g/cm3. Zamena
Ca2+, PO43- i OH- grupa u strukturi HA dovodi do promene parametara Celije kao i
do promena nekih osobina kristala, kao Sto je rastvorljivost. Ako se OH- grupa u HA
zameni F- jonima, anjoni se mogu viSe pribliZiti susednim Ca?* jonima $to dovodi

do dodatne stabilizacije strukture i smanjenja rastvorljivosti, pa se pretpostavlja
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da je to razlog Sto fluorisanje pomaZe u smanjenju kvarenja zuba. Bioloski apatit,
koji je mineralna faza kostiju, gledi i dentina, obitno se predstavlja kao HA. U
sustini, bioloSki apatit se razlikuju od ¢istog HA u stehiometriji, sastavu i stepenu
kristaliniteta, kao i u drugim fiziCkim i mehanickim karakteristikama, kao Sto je

prikazano u tabeli 2.3 [11].

Tabela 2.3. Sastav i kristalografske karakteristike humane gledi, kostiju i HA

keramike [11]
gled kost HA

komponente (%)
Caz+ 36,0 24,5 39,6
P 17,7 11,5 18,5
Ca/P (molski odnos) 1,62 1,65 1,67
Na 0,5 0,7 tragovi
K 0,08 0,03 tragovi
Mg2+ 0,44 0,55 tragovi
CO3% 3,2 5,8 -
F- 0,01 0,02 -
Cl- 0,30 0,10 -
ukupna neorganska faza 97,0 65,0 100
ukupna organska faza 1,0 25,0 -
apsorbovana voda 1,5 9,7 -

kristalografske karakteristike

parametri Celije (x0,03 nm )

a 0,9441 0,9419 0,9422
c 0,6882 0,6880 0,6880
indeks kristaliniteta 70-75 33-37 100
veli¢ina kristalita, nm 13030 25%2,5-5,0
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Mehanicke Kkarakteristike sintetickih kalcijum-fosfata leze u Sirokim
granicama, kao posledica razliCitog procesa proizvodnje. Fizicke karakteristike

sintetickog HA su prikazane u tabeli 2.4 [133].

Tabela 2.4. Fizicke karakteristike sintetickog HA [133]

Karakteristika Vrednost
modul elasti¢nosti (GPa) 40-117
otpornost na pritisak (MPa) 294
otpornost na savijanje (MPa) 147
tvrdoca (Vikers, GPa) 3,43
gustina (teorijska, g/cm?3) 3,16

Cist HA se nikada ne sre¢e u bioloskim sistemima. Ipak, zbog svoje hemijske
slicnosti sa mineralom Kkoji se nalazi u zubima i kostima, HA se Siroko primenjuje u
formi prevlake na ortopedskim implantatima (kukovi) i dentalnim implantatima.
Zbog velike sli¢nosti sa bioloSkim apatitom, HA se koristi u te¢noj hromatografiji
proteina i drugih bioloskih jedinjenja [134] i kao nosac lekova [135].

S obzirom da prirodna ¢vrsta tkiva imaju strukturu nanodimenzionih apatita,
sinteza i osobine nanostrukturnog HA su od velikog interesa. Osobine i
biokompatibilnost HA nanometarskih dimenzija u velikoj meri zavise od uslova
sinteze, pa pri sintezi nanomaterijala posebnu paZnju treba obratiti na
eksperimentalne uslove jer je neophodno ostvariti reproduktivnost sinteze. Veoma
male varijacije eksperimentalnih uslova (male razlike u pH vrednosti, temperaturi,
Ca/P odnosu reaktanata) moZe dovesti do stvaranja proizvoda sa razli¢itom
stehiometrijom, stepenom kristaliniteta, morfologijom i sl. Ovo moZe dovesti do
razli¢itog in vivo / in vitro ponaSanja. [2]. Dodatno, povecanje specificne povrsSine
materijala, precizna kontrola poroznosti, tj. veliCine pora i nacina povezivanja pora
u biomaterijalima mogu znacajno da ubrzaju kinetiku taloZenja bioloskih apatita i
na taj nacin poboljsaju bioaktivnost veStackog materijala [74].

Rodriguez-Lorenzo i saradnici su sintetisali prah HA kristalizacijom iz

vodenih rastvora i pokazali su da se promenom eksperimenatalnih uslova moze
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uticati na strukturu sintetisanog praha. Promena koncentracija polaznih
reaktanata, Ca(NO3)2-6H20 i (NH4)H2PO4 ne utice na karakteristike sintetisanog
praha. Sintezom na temperaturama u intervalu 25-37 °C dobili su apatit sa
veli¢inom kristalita kao u kostima odraslog coveka, dok su na temperaturi od 90 °C
dobili apatit sa veliCinom kristalita kao kod gledi. ProduZavanjem vremena reakcije
dobili su apatite sa ve¢im odnosom Ca/P. ProduZavanje vremena starenja taloga
moZe dovesti do ugradnje minimalne koliine karbonata u strukturu apatita.
Promenom atmosfere unutar reakcione posude (Nz ili CO2) utiCe na inkorporaciju
necistota u strukturu apatita [136]. Joki¢ i saradnici su sintetisali prah HA
hidrotermalnom metodom, polaze¢i od Ca(NO3)2-4H20, NaH2PO4 i uree i pokazali
da promena koncentracije i pH vrednosti polaznog rastvora utice na vrstu i oblik
sintetisanog kalcijum-fosfata i to tako Sto povecanje koli¢ine uree u reakcionoj
smesi uti¢e na povecanje krajnje vrednosti pH, pa se pri koli¢ini uree od 2 g dobija
smeSa HA i monetita, dok se pri koli¢ini uree od 3 g dobija HA Stapicaste forme
[99]. Modifikovanom hidrotermalnom metodom, polazeéi od rastvora CaClz-2H>0,
NazH2EDTA-2H,0, NaH2P04-2H20 i uree, Veljovi¢ i saradnici su sintetisali HA prah
nanometraskih dimenzija [72]. Ferreira i saradnici su, polaze¢i od Ca(NOz)2 4H:0,
(NH4)2HPO4, NH4OH i cetil-trimetil amonijum bromida, hidrotermalnom metodom
sintetisali HA i supstituisani HA silicijumovim jonima (Ca/(P+Si)=1,67) i pokazali
su da Si utice na povecanje parametara jedini¢ne Celije HA i samim tim negativno
utice na termicku stabilnost materijala. Sa druge strane, povecanje koliCine
dopiranog Si utice na povecanje koli¢ine nastalog HA tokom in vitro ispitivanja u
SBF [137]. Tan je istaloZio prah hidroksiapatita metodom hemijskog taloZenja,
polaze¢i od Ca(OH)2 i H3POa, pri razli¢itim odnosima Ca/P i dobio je kalcijum-
deficitarni HA (CA/P=1,57), stehiometrijski HA (Ca/P=1,67) i HA sa veéim
sadrzajem kalcijuma (Ca/P=1,87). Dodatno, pokazao je da nakon zagrevanja ovih
prahova na 1350 °C, kod kalcijum-deficitarnog i stehiometrijskog HA ne dolazi do
promena, dok se kod HA sa ve¢im sadrZajem kalcijuma pojavljuje i CaO. Bolje
mehanicke karakteristike (Jangov modul, tvrdo¢a po Vikersu), kao i sinterabilnost,
pokazao je stehiometrijski HA u odnosu na druga dva praha [138]. Chavan i
saradnici su sintetisali HA hemijskim postupkom iz rastvora Ca(NOz)z i

(NH4)2HPOy4, i naknadno izvrs$ili jonsku izmenu Ca jona, jonima Na i K i pokazali da,
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pri izlaganju ovih prahova uticaju SBF, na ¢istom HA prahu se formira visoko
porozni HA, dok ugradnja Na i K atoma usporava rast novog HA pri in vitro
ispitivanjima [139]. Bouyer i saradnici su HA nanometarskih dimenzija dobili
hemijskim taloZenjem i pokazali da temperatura odigravanja reakcije taloZenja i
brzina dodavanja reaktanata utic¢u na osobine HA, pa su Cist i monokristalni HA
dobili na temperaturi niZoj od 60 °C, pri umerenoj brzini dodavanja kiseline, tako
da je krajnja pH vrednost iznosila 10. Ovako dobijen prah pokazao je dobru
disperzivnost i mogu¢nost atomizacije praha u HA suspenziji [140]. Zhu i saradnici
su sintetisali prah hidrokisapatita nanometarskih dimenzija primenom sol-gel
tehnike i pokazali da povecanje temperature starenja (25-100°C) utice na
povecanje stepena Kristaliniteta HA, dok vreme starenja (24-300 h) ne utiCe na
formu HA. Povecanje temperature zagrevanja HA u intervalu 300-900 °C blago
povecava stepen Kkristaliniteta HA [141]. Tredwin i saradnici su, polaze¢i od
Ca(NO3): i trietil-fosfita, kao prekursora, u rastvoru etanol/voda, sol-gel tehnikom
sintetisali HA, fluor-hidroksiapatit (delimi¢no supstituisani HA sa F jonima) i
fluoroapatit i pokazali da povecanje stepena supstiticije jonima F u HA, dovodi do
smanjenja rastvaranja u poredenju sa Cistim HA ili HA sa manjim stepenom
supstitucije, kao i da povecanje stepena supstitucije u strukturi HA povecava
biokompatibilnost [142]. Mlevenjem na suvo u mlinu sa kuglama, Silva i saradnici
su sintetisali prah HA nanodimenzija, polaze¢i od Ca(H2P04)2 i Ca(OH): i pokazali
da sa produZavanjem vremena mlevenja (5-15 h) veli¢ina HA Cestica raste i dolazi
do formiranja aglomerata [143]. Amer i saradnici su sintetisali HA prah
nanodimenzija kontrolisane poroznosti, primenom pseudo sol-gel postupka i
naknadnim izlaganjem mikrotalasima, polaze¢i od Ca(NO3)2-4H20 i (NH4)2HPOy4 i
povrsinski aktivnih supstanci natrijum lauril etar sulfata (SLES) i linearnog
alkilbenzensulfonata (LABS). Pokazano je da kalcinisani HA (na 500 °C) ima manju
specificnu povrSinu i zapreminu pora kada se primenjuje SLES kao povrsinski
aktivna supstanca [144]. Polaze¢i od acetilacetonata, N,N-dimetilformamida,
dinatrijum-kreatin fosfata tertrahidrata i vode, Chen i saradnici su, primenom
solvotermalnog postupka, sintetisali nanostrukturni HA [145]. Montero je sa
saradnicima elektrohemijskom sintezom dobio HA prah, nanometarskih dimenzija,

polazec¢i od rastvora CaClz:2H20, Na;H2EDTA-2H20, NaH2PO4. u molskom odnosu
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Ca/EDTA/PO43- od 0,25/0,25/0,15 M, pri gustini struje od 137 mA cm2 i pri pH
vrednostima polaznog rastvora od 5,0, 7,0 i 9,0 i pokazao da se sa povecanjem pH
vrednosti polaznog rastvora smanjuje veli¢ina Cestica praha HA [146].
Nanostrukturni HA uspesSno je dobijen elektrohemijskom sintezom, polaze¢i od
istih rastvora kao i prethodni autori. Ispitivan je uticaj pH rastvora (9,0 i 12,0) i
primenjene gustine struje (137 i 207 mA cm2) na strukturu i morfologiju praha i
pokazano je da se sferni aglomerati dobijaju na nizoj pH vrednosti, dok se na vi$oj
pH vrednosti dobijaju plocCasti aglomerati, dok gustina struje nema uticaja na
morfologiju praha HA [147]. Hidrolizom oktakalcijum-fosfata u SBF, Horvathova i
saradnici su dobili HA [148]. Takode, hidrolizom monetita i brusita dobijen je HA,
kao Sto je opisano u poglavlju 2.4.3.

Prevlake hidroksiapatita na metalnim supstratima mogu se dobiti primenom
velikog broja metoda [84,149].

Komercijalno se najviSe primenjuje termicko/plazma prskanje (eng.
plasma/thermal spraying) [150,151] i to za formiranje ortopedskih i zubnih
implantata. Ova tehnika podrazumeva rasprsivanje materijala na povrsinu na kojoj
se formira prevlaka (polazni materijal je 100% Ccist kristalni HA). Jedna od
prednosti ove metode je da supstrat ostaje na relativno niskoj temperaturi (obi¢no
na <300°C; temperatura plazme moZe da prede 10.000°C) pa se mehanicke
osobine metala ne menjaju. Medutim, ova tehnika ima niz nedostataka. Ogranicena
je na formiranje prevlake na spoljaSnjim povrSinama metalnih implantata
jednostavnih oblika, adhezija prevlake i supstrata je loSa, prevlake su krte, sa
neuniformnom  morfologijom, stepenom  kristaliniteta,  debljinom i
biorazgradivosti. Prevlake vecih debljina, dobijene ovom tehnikom imaju veliki
nedostatak jer se moZe oStetiti usled zamora materijala tokom eksploatacije.
Takode, povecanje debljine prevlake moZe da ubrza stvaranje pukotina na
medusloju supstrat/prevlaka [149].

TaloZenje pulsiraju¢im laserom (eng. pulse laser deposition, PLD) je tehnika
koja se primenjuje za dobijanje tankih HA prevlaka na metalnim supstratima
[152,153]. Tokom PLD taloZenja, supstrat se izlaZe poviSenim temperaturama, tako
da se tanak sloj Ti-oksida moZe formirati na povrSini metala pre nanosenja

prevlake, Sto potencijalno utice na adheziju prevlake i supstrata. Formirana
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prevlaka moZe sadrzati i kristalnu i amorfnu fazu, kao i razlicite vrste kalcijum-
fosfata [154].

Biomimeti¢cko formiranje kalcijum-fosfatnih prevlaka (eng. biomimetic
growth), zasniva se na potapanju materijala u simuliranu telesnu te¢nost, koja se
koristi za in vitro ispitivanja biokompatibilnosti, a apatitni sloj se formira iz
vodenog rastvora na sobnoj temperaturi [155], putem heterogene nukleacije i
rasta Kkristala. Primenom ove tehnike, moguce je dobiti uniformne, stabilne
kalcijum-fosfatne prevlake na povrsini biomaterijala, bez obzira na oblik, strukturu
i vrstu biomaterijala (mogu se dobijati prevlake i na metalima i polimerima).
Zahvaljuju¢i cinjenici da se biomimeticke prevlake formiraju na sobnoj
temperaturi (temperatura od 37 °C i pH vrednosti od 7,4), moguce je ugraditi i
bioloski faktor u Kkalcijum-fosfatnu prevlaku sa ciljem da se poboljsa bioloska
aktivnost prevucenog materijala, odnosno bioloska funkcionalizacija prevlaka
(npr. ugradnja koStanog morfogenetskog proteina) [36,156,157]. Proces rasta
kristala HA na povrsini Ti u simuliranoj telesnoj te¢nosti moze biti veoma spor pa
se tek nakon nekoliko nedelja moZe detektovati prevlaka na metalnoj osnovi [158].
Pokazano je da cCelije osteoblasta, tokom ispitivanja Cistog Ti u SBF ne pokazuju
zadovoljavajuce ponasanje na povrsini titana [159]. Proces formiranja prevlaka iz
simulirane telesne tec¢nosti se moZe ubrzati ukoliko se povrsSina metala podvrge
odredenom pred-tretmanu, jer je na taj nacin moguce stvoriti uslove za brzu
heterogenu nukleaciju i samim tim formiranje prevlake u kra¢em vremenskom
intervalu. Neki od nacina pred-tretmana su elektroforetsko (kataforetsko) i
elektrohemijsko taloZenje bioaktivnih prevlaka, Sto ¢e biti opisano u poglavljima

2.4.512.4.6, redom.

2.4.5. Elektroforetsko taloZenje kalcijum-fosfatnih prevlaka

Elektroforetsko taloZenje (EPD) je elektrohemijski postupak koji se
primenjuje za dobijanje prevlaka na metalnim supstratima. Poslednjih nekoliko
decenija EPD se primenjuje za dobijanje funkcionalne i kompozitne keramike,
tankih filmova, prevlaka kompleksnijeg sastava (kompozitne prevlake, prevlake

bioaktivnog stakla, polimer-keramika nanokompoziti, prevlake na karbonskim
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nanotubama), biomaterijala kao i za taloZenje nanocestica kod dobijanja naprednih
nanostrukturnih materijala [86,160,161]. Od posebnog znacaja je elektroforetsko
taloZenje biokeramickih prevlaka na medicinskim implantatima, koje, po svom
sastavu, mogu biti kalcijum-fosfatne prevlake (HA, monetit) ili kompozitne
prevlake kalcijum-fosfata i drugih organskih/neorganskih jedinjenja. Prednosti
EPD za dobijanje prevlaka na metalnim supstratima su mogu¢nost nanoSenja
prevlaka na supstrate kompleksnih oblika, niska cena opreme i samog procesa,
dobijanje homogenih i izuzetno adherentnih prevlaka i jednostavna kontrola
debljine i morfologije prevlake kontrolisanjem parametara taloZenja (napona,
vremena taloZenja, temperature, koncentracije suspenzije) [69,161,162]. EPD
bioloSkih komponenti, enzima, bakterija i ¢elija su od velikog interesa, takode
[161,163,164]. Nedostatak EPD postupka je da koriS¢enje vodenog elektrolita,
usled izdvajaju vodonika i kiseonika u vidu gasa pod uticajem napona, utice na
kvalitet formirane prevlake.

Elektroforetsko taloZenje predstavlja kombinaciju dva procesa: elektroforeze
i taloZenja. Elektroforeza je Kkretanje naelektrisanih Cestica u suspenziji pod
uticajem elektri¢nog polja na elektrodi. TaloZenje prevlake na elektrodi je proces
koagulacije Cestica u ¢vrstu masu [165].

Neophodni uslovi koje je potrebno obezbediti radi uspeSnog odvijanja
elektroforetskog taloZenja su stabilan sol/suspenzija, u kojoj Cestice imaju visoku
vrednost zeta-potencijala, dok je jonsku provodljivost suspenzije potrebno
odrazavati na niskoj vrednosti. Dodatno, vazan parametar za dobijanje homogene
prevlake je i veliCina cestica, kao i da Ccestice nemaju veliku tendenciju
aglomerisanja u suspenziji. Stabilizacija suspenzije se moZe posti¢i elektrostaticki,
sternim ili elektrosternim mehanizmom stabilizacije. 1z navedenog sledi da se
elektroforetsko taloZenje moZe primeniti na sistem koji je sastavljen od bilo koje
¢vrste faze ukoliko je tu fazu moguce dobiti u obliku finog praha sa dimenzijama
Cestica manjim od 30 pm ili na koloidne suspenzije, uklju¢uju¢i metale, polimere,
keramiku i staklo [160,166]. Suspendovane cestice moraju biti naelektrisane da bi
proces elektroforetskog taloZenja mogao da se odvija.

Za taloZenje bioaktivnih prevlaka na medicinske implantate Kkoristi se

kataforetsko taloZenje, Cime se izbegava nekontrolisana oksidacija. Debljina
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prevlake, formirane elektroforetskim taloZenjem, moZe biti u intervalu ispod
1 um, pa do debljina veéih od 100 pum [161].

Parametri taloZenja prevlaka uticu na adheziju i poroznost bioaktivnih
prevlaka, pa samim tim i na ponasanje u simuliranoj telesnoj tec¢nosti, kao i na
proliferaciju Celija u in vitro ispitivanjima.

Iz etanolske suspenzije nanodimenzionog praha monetita, primenom EPD,
istaloZene su prevlake monetita na razli¢itim naponima (10-50V) za razlicita
vremena taloZenja (1-30 min). Pokazano je da debljina i poroznost prevlaka zavisi
od eksperimentalnih uslova i odredeni su optimalni uslovi za dobijanje prevlaka
monetita najve¢e mase i najmanje poroznosti (napon od 30 V, vreme taloZenja od
20 min) [104]. Kollath i saradnici su talozili prevlake HA na titanu iz suspenzije
Cestica HA u butanolu, na razli¢itim vrednostima konstantnog napona koji je
generisan u polju jednosmerne (DC) i naizmeni¢ne (AC) struje, sinterovali na
900 °C i pokazali da mase prevlaka, u oba slucaja, rastu sa porastom napona
taloZenja i produzavanjem vremena taloZenja. Dodatno, pokazali su da su HA
prevlake dobijene primenom AC-EPD guSce (imaju manju poroznost) i uniformnije
od prevlaka dobijenih primenom DC-EPD [167]. Wang i saradnici su taloZili HA
prevlake velike debljine na ugljeni¢nim Sipkama, na sobnoj temperaturi, primenom
ponovljenih taloZenja (omogucava dobijanje homogenih prevlaka HA velikih
debljina), pri konstantnim vrednostima gustine struje i pokazali da se dobijaju
prevlake loSeg kvaliteta ukoliko napon ima vrednost iznad 150V, kao i da
produZavanje vremena taloZenja preko 90 s pogorSava kvalitet prevlake i da je
optimalna koncentracije suspenzije 20 gl-1 (HA/etanol). Dodatno, pokazali su da na
kvalitet prevlake osim primenjene gustine struje i odgovarajuceg napona, izuzetno
veliki uticaj imaju provodljivost suspenzije i zeta-potencijal, u smislu stabilnosti
suspenzije. Pri temperaturama sinterovanja u intervalu 1150-1300°C nema
primetne dekompozicije HA [168]. Farrokhi-Rad i saradnici su ispitivali uticaj
razliCitih alkohola na stabilnost suspenzije HA i na kvalitet EPD taloZenih HA
prevlaka i pokazali su da se najstabilnija suspenzija, kao i prevlake sa najboljom
adhezijom, bez mikroprskotina i sa najboljom korozionom stabilnosS¢u, ispitivanoj
u SBF, dobijaju za prevlake taloZene iz butanolske suspenzije [169]. Jain i saradnici

su talozili HA prevlake na Ti6Al4V, koji je prethodno termicki tretiran sa ciljem
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formiranja oksidnog sloja TiO, iz etanolske suspenzije na naponima u intervalu
100 - 250 V za vreme taloZenja od 10 s i pokazano je da veli¢ina kristalita HA u
prevlaci nije funkcija primenjenog napona. Prevlake su sinterovane na 1000 °C i
pokazano je da poroznost prevlaka raste sa porastom napona taloZenja [170].
Farrokhi-Rad i saradnici su taloZili prevlake HA, kontrolisane poroznosti, iz
suspenzije HA Cestica u izopropanolu, u prisustvu porogena ,carbon black”. Porast
napona taloZenja dovodi do porasta mase prevlake, pri ostalim nepromenjenim
eksperimentalnim uslovima. Prevlake su sinterovane na 700 °C i pokazano je da
pri konstantnoj koncentraciji HA u suspenziji, pove¢anje koncentracije porogena
dovodi do povecanja poroznosti prevlaka [171]. Jankovi¢ i saradnici su istalozili
kompozitne prevlake Ag/HA na titanu iz etanolske suspenzije i pokazali da ove
prevlake povecavaju korozionu stabilnost supstrata i indukuju rast HA u SBF [9].
Pri istim eksperimentalnim uslovima (napon taloZenja od 60 V, vreme taloZenja od
45 s) Erakovic i saradnici su istaloZili kompozitne prevlake sa ligninom, Ag/HA/Lig
i pokazali da ove prevlake imaju homogeniju povrsinu, manju hrapavost i bolju
kvasljivost, kao i da ostaju stabilne na temperaturi od 900 °C, u poredenju sa
Ag/HA kompozitnim prevlakama [31]. Isti autori su pokazali da sa povecanjem
napona i vremena taloZenja, masa prevlaka HA i HA/Lig raste [172]. Li i saradnici
su taloZili kompozitne prevlake grafen/HA na Ti, prethodno tretiranom u kiselini, i
pokazali da prisustvo grafena, tokom sinterovanja, redukuje pojavu pukotina u
prevlaci kao i da spre€ava delaminaciju prevlake. U poredenju sa prevlakom HA na
Ti, kompozitna prevlaka grafen/HA ima znacajno bolju adheziju, korozionu u
stabilnost i poboljsava proliferaciju celija [173].

Mehanizam elektroforetskog taloZenja je i dalje predmet proucavanja. Prema
literaturi, postoje Ccetiri predloZena mehanizma elektroforetskog taloZenja:
flokulacija agregacijom Cestica, mehanizam neutralisanja naelektrisanja Cestica,
elektrohemijska koagulacija i mehanizam razaranja i tanjenja elektricnog dvojnog
sloja - Derjaguin-Landau-Verwey-Overbeek (DLVO) teorija [174].

Cestice monetita i HA u etanolu postaju pozitivno naelektrisane i time
stvaraju provodnu sredinu. Kada se kroz ovakav sistem propusti elektricna struja,
elektroforetsko taloZenje se. prema predloZenom mehanizmu baziranom na DLVO

teoriji, odvija u nekoliko koraka [165,175,176]:

30



-naelektrisane Cestice bivaju privuc¢ene ka elektrodi suprotnog naelektrisanja;
pozitivno naelektrisane Cestice migriraju prema katodi.
-brzina migracije naelekrisanih Cestica, v, data je jednacinom:

V:g;m_fEL (2)
gde je E primenjena razlika potencijala izmedu elektroda, & je relativna
permitivnost suspenzije, £je zeta potencijal suspenzije, 7 je viskoznost suspenzije i
L je rastojanje izmedu elektroda.

Takode, brzina migracije naelektrisanih cestica moze se predstaviti i

slede¢om jednacinom:

Ve zeE 3)
67nrL

gde je e jedini¢no naelektrisanje, r je Stoksov poluprecnik i z je naelektrisanje jona.
Iz obe jednacine se moze videti da postoji linearna zavisnost izmedu brzine
migracije i primenjene razlike potencijala izmedu elektroda.

-kada naelektrisane cestice dodu do katode, razelektris$u se. S obzirom da su Cestice
veoma blizu elektrode, privlacne sile Cestica-elektroda postaju dominantne i dolazi
do koagulacije/taloZenja.

-istovremeno, odvijaju se dve elektrohemijske reakcije - izdvajanje vodonika na

katodi i kiseonika na anodi:

katoda: 2H20 + 2e- — Hz + 20H- (pH 7-14) (4)
ili: 2H* + 2e- — H2 (pH 1-7) (5)
anoda: 2H20 — 4H* + Oz + 4e- (6)

-izdvojeni vodonik napusta katodu kroz prevlaku, formirajuci pore u unutrasnjosti

prevlaka kalcijum-fosfata, Sto dovodi do svaranja porozne strukture.

2.4.6. Elektrohemijsko taloZenje kalcijum-fosfatnih prevlaka

Elektrohemijsko taloZenje kalcijum-fosfatnih prevlaka na leguri titana
opisano je u literaturi 1991. godine [177]. Elektrohemijsko taloZenje kalcijum-
fosfatne biokeramike je veoma atraktivna metoda jer omogucéava dobijanje

prevlaka na sobnoj temperaturi. Ova elektrohemijska tehnika daje moguénost
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dobre kontrole debljine i strukture prevlake, formiranje prevlaka na poroznim
supstratima i supstratima nepravilnih oblika. Elektrohemijskim taloZenjem
moguce je dobiti prevlaku HA u samo jednom koraku, direktnim taloZenjem iz
rastvora. Nekada se proces dobijanja HA prevlake sastoji iz dva stupnja - najpre se
elektrohemijski taloZi prekursor, a zatim se prekursor konveruje u HA. Najveci broj
elektrolita za taloZenje su Kkiseli rastvori kalcijum-fosfata, pri ¢emu se formira
prevlaka brusita, koja se naknadno konveruje u HA. HA se moze dobiti na elektrodi
direktno bez formiranja prekursora, ukoliko se u ¢eliji obezbede dovoljno alkalni
uslovi. Takvi elektroliti su neutralni ili se upotrebljava rastvor SBF.

Elektrohemijsko taloZenje se moZe odvijati pri potenciostatskim ili
galvanostatskim uslovima. Sastav, karakteristike i morfologija prevlaka
(poroznost, veliCina kristalita) dobijenih elektrohemijskim taloZenjem zavise od
eksperimentalnih uslova i to od pH vrednosti i koncentracije elektrolita,
temperature, jaine primenjene struje/napona i vremena taloZenja.

Koncentracija rastvora i pH vrednost - Rastvor za elektrohemijsko taloZenje
se najcesce priprema tako da je odnos koncentracija Ca/P=1,67. U susStini,
povecanje koncentracije jona dihidrogen-fosfata ometa formiranje hidroksilnih
jona Sto ima za posledicu ometanje porasta pH vrednosti u blizini elektrode [178].
Sa porastom gustine struje povecava se pH vrednosti u prielektrodnom sloju, Sto
utice na vrstu formiranog kalcijum-fosfata. Tokom elektrohemijskog taloZenja, pH
skokovito raste na pocetku, da bi nakon nekog vremena doSlo do pada pH
vrednosti u prielektrodnom sloju [179]. Sastav i vrednost pH polaznog elektrolita
imaju veoma veliki uticaj na vrstu i karakteristike istaloZene prevlake. Pokazano je
da uticaj pH vrednosti polaznog elektrolita tokom taloZenja kalcijum-fosfatnih
prevlaka ima znacajnu ulogu pri stvaranju odredene morfologije i kristalne
strukture kalcijum-fosfatnih prevlaka [180]. Npr., ispitivanje uticaja pH u intervalu
4,2 do 6,0 pokazalo je da se pri "kiselim” vrednostima pH (pH ~ 4,2) prevlake
sastoje od relativno velikih plocastih kristala veliine 4-6 pm i znacajno odstupaju
od stehiometrijskog apatita. Ovakve prevlake imaju karakteristike apatita u
kostima ili nestehiometrijskim apatitima.

Temperatura - Poveéanje temperature rastvora za elektrohemijsko taloZenje

se u osnovi primenjuje da bi se smanjila koli¢ina ugljen dioksida (CO2) koja je

32



rastvorena u vodi, jer je ugljen dioksid u stanju da formira ugljenu kiselinu. U
alkalnim rastvorima se formira bikarbonatni jon (HCO3-), a zatim se on
transformiSe u karnonatni (CO32-). Bikarbonatni i karbonatni joni mogu da reaguju
sa jonima kalcijuma stvaraju¢i kalcijum-karbonat koji se taloZi na elektrodi i
smanjuje koli€inu kalcijumovih jona u rastvoru. Porast temperature dovodi do vece
brzine taloZenja kalcijum-fosfata [181,182].

Gustina struje - Brzina reakcije redukcije vode (izdvajanja vodonika) raste sa
porastom gustine struje, povecavajuc¢i lokalnu vrednost pH u blizini elektrode.
Zhang i saradnici su pokazali da pri vrednosti gustine struje od 5 mA cm=2, pH
dostize neSto vecu vrednost od 8 [179]. Za ovu vrednost pH, prema slici 2.2,
prisustvo hidrogen fosfatnog jona je dominantno. Uticaj gustine struje tokom
elektrohemijskog taloZenja na vrstu kalcijum-fosfata koji se dobija u obliku
prevlake je veoma veliki. Na elektrodi se moze dobiti oktakalcijum-fosfat, brusit,
kalcijum deficitaran hidroksiapatit ili smeSe ovih jedinjenja [127,183]. Povecanje
gustine struje za elektrohemijsko taloZenje, povecava i brzinu reakcije redukcije
vode, pa se formiraju vece kolicina mehurova vodonika na elektrodi i izdvaja se
veca koli¢ina gasa. Veoma velika koli¢ina izdvojenog vodonika dovodi do ometanja
procesa taloZenja na katodi i dalje utice na pogorSanje kvaliteta prevlake,
smanjujuci koheziju u samoj prevlaci [184,185].

Hu i saradnici su elektrohemijski taloZili prevlake HA iz izuzetno razblaZenih
rastvora (0,00042 M CaClz i 0,00025 M NaH2PO04) i utvrdili da se u Sirokom opsegu
ispitivanih primenjenih gustina struje (0,25 do 1,75 mA cm2) i temperatura (75 do
100 °C) prevlaka sastoji samo od HA, tj. da gustina struje i vreme taloZenja ne utic¢u
na sastav prevlake, ali uticu na morfologiju [181]. Polaze¢i od Ca(NOsz)2 i
NH4H2PO4, na poviSenoj temperaturi (60°C), Dumelie i saradnici su na gustinama
struje od 5 mA cm-? istalozili prevlaku HA koja se je po sastavu bila Ca-deficitarni
HA (iglicaste forme) i amorfni Ca-deficitarni HA (oblik sfera), dok je prevlaka
taloZena 10 mA cm-2 po sastavu bila amorfni Ca-deficitarni HA (oblik sfera) [183].
Polaze¢i od istih soli za pripremu elektrolita, kao i prethodni autori, Montero-
Ocampo je sa saradnicima, na temperaturi od 60 °C, pri gustini struje od 3 mA cm-
dobio smesu hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata. Na gustini struje od 10 mA cm-2

dobili su hidroksiapatit sa sfernim aglomeratima i dodatno pokazali da se sa
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povecanjem gustine struje dobija kompaktnija prevlaka [186]. Elektrohemijskim
taloZenjem, Kanamoto i saradnici su dobili prevlake HA na nerdajuc¢em celiku, iz
rastvora koji je sadrzao CaClz, KzPOs i H20;. Ispitivan je uticaj koncentracije
polaznih komponenti, pH vrednosti rastvora i primenjenog napona na strukturu i
morfologiju dobijenih prevlaka i pokazano je da se Ciste prevlake HA na
nerdaju¢em celiku dobijaju pri pH vrednosti u intervalu 3,0-4,5, Sto je znatno niZa
vrednost nego kada se taloZi HA prevlaka na titanu/leguri titana [187]. Vasilescu i
saradnici su elektrohemijski taloZili HA prevlaku na leguri Ti-6Al-4V-1Zr, polazeci
od 0,61 mM Ca(NO3)z i 0,36 mM NH4H2PO4, pri pH vrednosti od 6,0. TaloZenje je
izvedeno na konstantnom katodnom potencijalu od -1,4V (vs. ZKE) tokom 2 h.
Elektrode prekrivene prevlakom HA potopljene su u rastvor seruma albumina
(serum goveceta) u SBF, tokom 5 dana na temperaturi od 37 °C. Pokazano je da se
sa vremenom, zaStitna uloga prevlake povecava i da povrSina prevlake nakon
potapanje u serum/SBF ima malo ve¢u hrapavost od HA prevlake, Sto pozitivno
utice na adheziju celija [188]. Yang i saradnici su poredilli brzinu formiranja
koStanog tkiva pri in vivo eksperimentima, analiziraju¢i ponasanje implantata cija
je povrSina modifikovana samo hrapavljenjem, implantata na kome je formirana
prevlaka biomimetickim postupkom i implantata sa prevlakom HA, dobijenom
elektrohemisjkim taloZenjem i pokazano je da prevlaka HA dobijena
elektrohemijskim taloZenjem znacajno povecava brzinu fiksiranja implantata
[189]. Eliaz i saradnici su elektrohemijski taloZili HA na titanu iz rastvora soli
Ca(NO3)z i NH4H2PO4, pri pH vrednostima od 4,2 i 6,0, u temperaturnom intervalu
od 60 do 95 °C, pri razlic¢itim jonskim ja¢inama rastvora (dodatak KCIl i NaNOz), za
vreme taloZenja 1-3 h, pri konstatnom potencijalu od -1,4 V. Pokazali su da se pri
pH vrednosti od 6,0, u temperaturnom intervalu 70 do 95 °C, dobija dobro
kristalisali HA, dok se pri pH vrednosti od 4,2 dobija slabije kristalisali HA i deblja i
viSe porozna prevlaka koja sadrZi tragove oktakalcijum-fosfata. ProduZzavanjem
vremena taloZenja dobijene su prevlake vece debljine. Dodatak KCl u elektrolit
vodi formiranju debljih prevlaka HA, iglicaste forme, sa poveanim sadrzajem Ca
jona, dok dodatak NaNOz, takode utice na povecanje debljine prevlake, ali prevlaka

ima dendritnu formu na povrsini. Prevlake formirane pri pH vrednosti od 6,0 imaju
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bolju korozionu stabilnost, jer prevlake formirane pri pH vrednosti od 4,2 imaju
vecu poroznost, a to nepovoljno uti¢e na korozionu stabilnost [190].
Elektrohemijsko taloZenje se primenjuje za dobijanje prevlaka brusSita.
Redepenning i saradnici su dobili prevlake brusita elektrohemijskim taloZenjem na
nerdaju¢em celiku 316 L, polaze¢i od vodenog rastvora Ca(H2PO4)s pri pH
vrednosti od 3,50, na gustinama struje od 1 i 10 mA cm2 i pokazali da se sa
povecanjem gustine struje smanjuje veli¢ina kristala [191]. Polaze¢i od Ca(NO3)> i
NH4H2PO4, elektrohemijsko taloZenje bruSita na titanu izvedeno je katodnom
potenciodimanickom polarizacijom, u opsegu potencijala od -500 mV do pribliZno -
2500 mV, tj. dok vrednost gustine struje nije dostigla vrednost od 10 mA cm
[130]. Prevlake brusita sa kristalitima nanometarskih dimenzija i oblika pahuljice,
Bakhsheshi-Rad i saradnici dobili su elektrohemijskim taloZenjem na leguri
magnezijuma, pri gustini struje od 0,4 mA cm?, pH vrednosti rastvora od 5,0 i na
temperaturi od 70 °C [192]. Huelin i saradnici su elektrohemijskim taloZenjem na
nerdajucem celiku dobili prevlake kalcijum-fosfata iz kiselog rastvora brusita i
pokazali da koncentracija polaznog rastvora bruSita utiCe na vrstu istaloZzenog
kalcijum-fosfata i to tako Sto se iz razblazenog rastvora (koncentracija fosfatnih
jona 0,03 moldm=3), pri gustini struje od 20 mAcm? dobijaju prevlake
hidroksiapatita, dok se iz polaznog rastvora vece koncentracije (koncentracija
fosfatnih jona 0,3 mol dm-3) pri istoj gustini struje, dobijaju prevlake brusita [178].
Abdel-Aal i saradnici su pokazali da se taloZenjem iz elektrolita CaClz i NH4H2PO4
(molski odnos Ca/P=1,67), pri pH vrednosti od 4,6 na sobnoj temperaturi, na svim
primenjenim gustinama struje u intervalu od 0,375 do 6,0 mA cm2, dobijaju
prevlake brusita, razlicite morfologije, od plocastih do igli¢astih kristala, kao i da
masa prevlake raste sa povecanjem gustine struje. Prevlake HA nisu dobijene ni za
najvecu vrednost primenjene gustine struje [127]. Sa druge strane, isti autor je
pokazao da promena odnosa Ca/P u polaznom elektrolitu (0,335; 0,67; 1,0; 1,667)
ne uti¢e na vrstu istaloZenog kalcijum-fosfata kao ni na masu prevlake, pa se na
gustini struje od 1,5 mA cm?, dobijaju prevlake bruSita. ProduZzavanje vremena
taloZenja dovodi do povecanja mase prevlake [193]. Zhang i saradnici su pratili
promenu pH vrednosti tokom taloZenja (in situ) i pokazali su da je pri pH vrednosti

od 4,5, na temperaturi od 60 °C, polaze¢i od Ca(NO3)2 i NH4H2PO4, vrsta
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elektrohemijski dobijenog kalcijum-fosfata funkcija primenjene gustine struje, pa
se na 1mAcm? dobija smeSa brusSita i oktakalcijum-fosfata, na 2 mA cm2
trikalcijum-fosfat, a na gustinama struje od 3 i 5 mA cm= dobija hidroksiapatit
[179]. 1z elektrolita koji pripremljen rastvaranjem Ca(NO3z)2 i NH4H2PO4, Kuo je sa
saradnicima, na sobnoj temperaturi, pri pH vrednosti rastvora od 4,11 i gustini
struje od 1 mA cm2 dobio prevlaku koja je bila gotovo cist brusit, dok je ne gustini
struje od 5 mA cm2 dobijena prevlaka u kojoj dominira brusit uz znacajnu koli¢inu
hidroksiapatita. Na gustini struje od 10 mA cm2 dobijena je veoma adherentna
prevlaka HA, sa visokom vrednoscu sile kidanja od 20 N i stabilna pri zagrevanju
na temperaturama ispod 700 °C [194]. Rakngarm i saradnici su talozili prevlake
kalcijum-fosfata iz dva razlicita elektrolita, i to monokalcijum-fosfata monohidrata
(MCPM) i presi¢enog rastvora kalcijum-fosfata (SCPS), pri gustini struje od
3 mA cm2, tokom 45 minuta. Dobijene su prevlake brusSita sa odredenim
procentom oktakalcijum-fosfata. Nakon potapanja u r-SBF (eng. revised simulated
body fluid), amorfni apatit, strukture kao u kostima, formiran je tokom 24 h na
prevlakama koje su taloZene iz MCPM elektrolita, dok je kod prevlaka taloZenih iz
SCPS elektrolita bilo potrebno 7 dana za taloZenje apatita. Prevlake brusita su
pokazale postojanost pri kriticnom opterecenju od 87,2 N, dok je kod prevlaka
nakon potapanja kriticno opterecenje bilo nize za 50 %, usled promene strukture
prevlaka tokom potapanja u r-SBF [195].

lako je dobijanje prevlaka brusita elektrohemijskim taloZenjem dobro
opisano u literaturi, kao Sto je navedeno u prethodnom tekstu, nedovoljno je
ispitivan uticaj parametara taloZenja bruSita na titanu na morfologiju i
karakteristike same prevlake brusita. Iz tog razloga, ispitivan je uticaj gustine
struje taloZenja i vremena taloZenja, na sobnoj temperaturi, na masu i morfologiju
prevlaka brusSita i pokazano je da se prevlaka sa najmanjom veli¢inom kristalita od
15,6 nm i najvece poroznosti, dobija pri gustini struje od 9 mA cm2 za vreme
taloZenja od 30 min, kao i da se poroznost prevlake povecava sa porastom gustine
struje [184].

Rastvor elektrolita za elektrohemijsko taloZenje bruSita se priprema
rastvaranjem kalcijumovih i fosfatnih soli u destilovanoj vodi [184,196]. Obi¢no se

primenjuju kalcijum-nitrat tetrahidrat, Ca(NO3)2-4H20, i amonijum dihidrogen
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fosfat, NH4H2PO4. U vodenom rastvoru dolazi do disocijacije prema jednacinama
[182]:

Ca(NO3)2 — Ca?* + 2NO3- (7)

NH4+H2PO4 — NH4* + H2PO4~ (8)

Primenom elektricnog polja, na granici elektroda/elektrolit dolazi do

hemijske reakcije: na katodi se odvija redukcija, a na anodi oksidacija. Ove reakcije
uticu na promenu pH vrednosti, Sto preko kiselo-baznih reakcija dovodi do
taloZenja kalcijum-fosfatnih prevlaka na katodi. Prema tome, mehanizam
elektrohemijskog taloZenja moguce je opisati preko tri konsekutivna stupnja:
elektrohemijske reakcije, kiselo-bazne reakcije i taloZenje [127,179,182-184,186,
194,197].

Elektrohemijske reakcije
Disocijacijom polaznih jedinjenja CaClz i NH4H2PO4 u vodenom rastvoru,
formiraju se joni Ca2+, 2Cl-, NH4* i H2PO4~. Pod uticajem elektri¢nog polja, dolazi do
redukcije vodonikovih jona iz NH4* (poti¢e od NH4H2PO4), prema jednacini [184]:
NHs* + 2e- — Hz + 2NH3 9)
Reakcija (9) moZe da izazove promenu pH vrednosti na pribliZno 9, tj. do vrednosti
koja odgovara samopuferujuem sistemu (NHs4*/NH3) [198]. U vodenim
rastvorima, pod uticajem elektricnog polja, na elektrodama se odvijaju reakcije
redukcije i oksidacije prema jednacinama (4)-(6). Reakcija redukcije vode dovodi
do lokalnog porasta pH vrednosti na granici elektroda/elektrolit, ostvarujuci
uslove za odigravanje kiselo-baznih reakcija. Prema nekim autorima, postoje i
druge elektrohemijske reakcije koje se mogu odigrati u ovom sistemu, kao npr.
reakcije u kojima ucestvuju molekuli kiseonika i joni nitrata i dihidrogen-fosfata
[127,179,182,197]. Prema nekim autorima, koli¢ina kiseonika i jona nitrata i
dihidrogen fosfata je ekstremno mala u poredenju sa kolicinom vode koja se nalazi
u sistemu, tako da reakcija redukcije vode predstavlja dominantu katodnu reakciju

[182].
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Kiselo-bazne reakcije

Vrsta fosfatnih jona, koja ¢e se naci u rasvoru, je funkcija pH rasvora
[81,190], i prikazana je na slici 2.2. Promena pH vrednosti, izazvana reakcijama
redukcije vode i NH4* jona (potice od polaznog NH4H2P04), dovodi do disocijacije
jona dihidrogen fosfata u vodenom rastvoru.

Elektrolit za elektrohemijsko taloZenje, odmah nakon pripreme, ima pH
vrednosti izmedu 4 i 5. Prema slici 2.2. dominantna vrsta fosfatnih jona je
dihidrogen-fosfat, H2PO4~. Elektrohemijske reakcije, koje se odigravaju u ovom
sistemu (jednacine (4) i (9)), dovode do lokalne promene pH vrednosti u blizini
elektrode

Ukoliko se lokalna vrednost pH rastvora na katodi promeni na vrednosti
izmedu 7,2 i 11,8 [182], dominantan fosfatni jon postaje hidrogen-fosfat, HP042-,
Sto se moze predstaviti reakcijom:

H2PO4~ — HPO42- + H* (10)

Za pH vrednosti rastvora preko 11,8, dominantan je fosfatni jon, PO43-, Sto je
moguce predstaviti reakcijom:

HPO42- — PQ43- + H* (11)

TaloZenje prevlaka kalcijum-fosfata

Reakcije (10) i (11) dovode do lokalnog presicenja, $to dovodi do taloZenja
kalcijum-fosfatne faze sa malim proizvodom rastvorljivosti i velikom
termodinamickom stabilno$¢u. Razliciti oblici kalcijum fosfata se mogu taloZiti na
elektrodi, kao funkcija pH vrednosti na katodi [183,195]:
-Brusit (Ca/P=1,00)

CaZ* + HPO4%- + 2H20 — CaHP04:2H:0 (12)
-Oktakalcijum fosfat (Ca/P=1,33)

8Ca%* + 2ZHPO42~ + 4P043- + 5H20 — Cag(HPO4)2(P04)4+-2H20 (13)
-Hidroksiapatit (Ca/P=1,67)

10Ca2* + 6P043- + 20H- — Ca10(P04)6(0OH)2 (14)

-Kalcijum deficitarni apatit (1,33<Ca/P<1,67, 0<x<2)
(10-x)CaZ*+xHPO4%+ (6-x)P043-+ (2-x)OH-—Ca10x(HPO04)x(PO4)6xOH2x (15)
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Tokom elektrohemijskog taloZenja, formiranje prevlaka moZe se opisati
elektrohemijskim kiselo-baznim i reakcijama taloZenje. Tokom reakcije redukcije
vode dolazi povecanje pH vrednosti Sto je posledica povecanja koncetracije jona
OH- u prielektrodnom sloju (jednacina (4)). Promenom lokalne vrednosti pH
ostvaruju se uslovi za odigravanje kiselo-baznih reakcija (reakcije (10) i (11)), a
koja od ove dve reakcije ¢e se odigravati zavisi od vrednosti pH u okolini katode
[127,182,190,198]. U zavisnosti od vrste fosfatnog jona koji je stabilan pri datim
uslovima, do¢i ¢e do povecanja koncentracije datog jona u prielektrodnom sloju. To
dovodi do pojave presi¢enog rastvora u odnosu na odredenu vrstu kalcijum-
fosfata. Presi¢enje je neophodno da bi se prevazisla energija aktivacije u fazi
nukleacije, jer se formiranje odvija se u dva stupnja, putem nukleacije (formiranje
primarnih kristala) i rast Kristala [180]. Kada se jednom prevazide Kriti¢ni nivo
presicenosti, formiranje kalcijum-fosfatne prevlake na elektrodi zapocinje, prema
jednacinama (12)-(15). Posto pH elektrolita raste samo na medusloju
katoda/rastvor, nece doc¢i do taloZenja Kalcijum-fosfata u dubini rastvora tokom
procesa formiranja prevlake.

Sa porastom gustine struje, primenjene za elektrohemijsko taloZenje, dolazi
do porasta pH vrednosti u prielektrodnom sloju, $to dodatno povecava stepen
presi¢enja rastvora, ¢ime se povecava brzina nukleacije i rasta kristala, a kao
posledica se taloZe prevlake vete mase [127,179]. Povecanje gustine struje, sa
druge strane, dovodi do povecnja brzine reakcije redukcije vode, Sto ima za
posledicu izdvajanje vecée kolicine vodonika na katodi, dovode¢i do formiranja

prevlaka vece poroznosti i slabije kohezije unutar same prevlake.

2.4.7. Ponasanje kalcijum-fosfata u simuliranoj telesnoj
tecnosti (in vitro ispitivanja)

U organizmu, implantat ima ulogu da ostvari vezu sa okolnim koStanim
tkivom [199], pa nakon plasiranja implantata u organizam, njegova povrSina
postaje mesto hemijske interakcije sa okolnim sistemom. Telesne tecnosti sadrze
anjone, katjone i rastvoreni kiseonik, Sto zajedno predstavlja veoma korozivnu

sredinu. U eksperimentima in vivo, u tkivu koje okruzuje Ti6Al4V implantat,
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konstatovano je prisustvo titana, aluminijum i vanadijuma, $to na okolno tkivo
deluje citotoksi¢no, smanjujuci proliferaciju Celija i povecavajué¢i upalni odgovor
tkiva [200,201].

Ispitivanjima in vivo prethode ispitivanja in vitro, tj. ispitivanje ponaSanja
potencijalnih biomaterijala u uslovima koji su veoma bliski uslovima u organizmu.
Postoji veliki broj rastvora koji se upotrebljavaju za in vitro ispitivanja. Primena
prirodnih tecnosti (krvni serum, pljuvacka, limfa) predstavlja najpribliZniju
sredinu koja odgovara uslovima u organizmu, ali je ovo kompleksno usled
variranja hemijskog i biohemijskog sastava prirodnih tec¢nosti kao i zbog problema
njihovog skladiStenja. Henkov uravnoteZeni rastvor soli (HBSS) je bio prvi sistem
koji je uspesno simulirao prirodne uslove, i ovaj rastvor sadrZzi jone kalcijuma i
fosfata zajedno sa drugim neorganskim jonima i glukozom. HBSS je komercijalno
dostupan i jo$ uvek se koristi u eksperimentima [202]. Drugi rastvori koji se
primenjuju obuhvataju a-modifikovanu EAGLE-ovu sredinu (a-MEM) koji sadrZi
brojna organska (npr. alanin, asparinska kiselina, glicin, biotin, vitamin C, folna
kiselina, riboflavin) i neorganska (npr. CaClz, KCl, NaCl, NaH;PO4) jedinjenja i slani
fosfatni pufer (PBS) koji sadrzi samo soli neorganskih jedinjenja (CaClz, MgClz, KCl,
KH>PO4, NaCl, NaH2PO4) [203]. Ipak, najviSe primenjivani rastvor za ispitivanje
ponasanja i stabilnosti prevlaka je necelijska bezproteinska simulirana telesna
tecnost (SBF). Ovo je poznato kao Kokubo SBF [204]. To je metastabilni vodeni
rastvor koji ima pH ~ 7,40, presi¢en u odnosu na taloZenje HA, sadrZi samo
neorganske jone u koncentraciji pribliZzno jednakoj kao u ljudskoj krvnoj plazmi.

Pokazano je da se koroziona stabilnost metalnih implantata povecava ukoliko
je metalna povrSina modifikovana prevlakom kalcijum-fosfata (HA, brusit, monetit,
oktakalcijum-fosfat) [9,31,205]. Bioloska aktivnost i koroziona stabilnost metalnih
implantata su rezultat formiranja sloja HA na povrSini putem heterogene
nukleacije i rasta kristala u rastvoru koji je presi¢en u odnosu na formiranje apatita
(SBF).

Kada se kalcijum-fosfatna prevlaka potopi u SBF, dolazi do delimicnog
rastvaranja povrsine prevlake, Sto dovodi po povecanja lokalne koncentracije jona
kalcijuma i fosfora. Ovom lokalnom promenom koncentracije SBF stvaraju se

uslovi za taloZenje jedinjena Ciji je proizvod rastvorljivosti ve¢i od proizvoda
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rastvorljivosti jedinjenja koje je uneto u SBF. Rastvaranje povrSine prevlake je
veoma brz proces, tako da nakon kratkog vremenskog perioda zapocinje taloZenje
stabilnijeg kalcijum-fosfata. Naime, pri ovakvim uslovima simultano se odigravaju
reakcije rastvaranja i taloZenja prevlake. Porast koncentracije jona u SBF nakon
rastvaranja, dovodi do porasta broja mesta nukleacije na povrSini prevlake.
Jednom stvoreni nukleusi apatita rastu spontano, upijajuci jone kalcijuma i fosfora
iz okolnog SBF.

Prema klasi¢noj Osvaldovoj (Ostwald) teoriji nukleacije, slobodna energija
nukleacije (AG) zavisi od presi¢enja rastvora (5), ukupne medupovrsinske energije
za nukleaciju (o), temperature (T) i povrsSine Cestice (A) i data je jednacinom [206]:

AG =-RTInS + 0A (16)
Prema navedenoj definiciji heterogene nukleacije, povecanje stepena presi¢enja
rastvora (S) i smanjenje ukupne medupovrsinske energije za nukleaciju (o) moze
indukovati heterogenu nukleaciju.
U praksi, uslovi za heterogenu kristalizaciju mogu se obezbediti na nekoliko
nacina:
a) postojanjem nukleusa apatita bez potrebe nukleacije kristala apatita
(hidroksiapatit se brzo prevlaci novim slojem apatita u prisustvu SBF [207]);
b)  prisustvom povrSine sa malom povrSinskom energijom (formiranje apatita
na povrsini 3-TCP). Prisustvo povrSine sa malom povrSinskom energijom je razlog
zbog kojeg se preporucuje upotreba plasti¢nih posuda za ispitivanja u rastvorima
SBF, jer pri primeni staklenih posuda moZe do¢i do nukleacije apatita na staklenoj
povrsini, na ivicama ili ogrebanim delovima posuda [204]);
c) promenom lokalne vrednosti presi¢enja rastvora u odnosu na taloZenje
apatita (bio-staklo i drugi materijali na bazi kalcijum-fosfata, nakon potapanja u
SBF veoma brzo se prevlace slojem apatita).

Naime, uslovi za heterogenu kristalizaciju apatita, kao posledice promene
lokalne koncentracije, mogu se posti¢i na nekoliko nacina. Dodatak cvrste
supstance u SBF utiCe na promenu sastava rastvora. Promena koncentracija
pojedinih jonskih vrsta dovodi do stvaranja presi¢enog rastvora u odnosu na
odredenu vrstu jedinjenja, Sto ima za posledicu taloZenje tih jedinjenja. Ovim

mehanizmom se objasSnjava formiranje sloja apatita na bio-staklu [208,209].
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Lokalnu promenu sastava SBF je moguce posti¢i i upotrebom materijala koji su
rastvorljivi u SBF i koji, prema tome, mogu osloboditi veliku koli¢inu jona
kalcijuma i fosfora. Na ovaj nacin se formira hidroksiapatit na bruSitu, nakon
potapanja u SBF [210].

Formiranje sloja apatita u SBF se moZe ispitivati pri dinamic¢kim (SBF ima
odredeni protok tokom ispitivanja), polu-dinamickim (promena celokupne ili dela
zapremine SBF iz posude) ili statickim uslovima (SBF se ne menja u posudi tokom
celog ispitivanog perioda) [211]. Formiranje apatita u SBF pri dinamickim
uslovima ispitivanja je sporije nego pri primeni statickih uslova [209]. Ispitivanje
formiranja apatita u SBF pri polu-dinamicki uslovima ima za cilj odrzavanje
koncentracije jona kalcijuma i fosfora na nivou vrednosti koje su u ljudskoj plazmi,
jer koncentracija ova dva jona u SBF opada tokom vremena usled nukleacije i rasta
apatita na povrsini uzorka.

Hemija i morfologija povrSine imaju klju¢nu ulogu u ovom procesu. Vrsta
kalcijum-fosfata, njegova stabilnost/rastvorljivost u SBF, veli¢ina Ccestica,
hrapavost i poroznost prevlaka prestavljuju kljutne parametre koji odreduju
ponasanje i konverziju prevlaka kalcijum-fosfata u in vitro ispitivanjima.

[spitivanje rastvorljivosti/stabilnosti prevlaka u SBF je veoma vaZno, zbog
potencijalne primene u organizmu, jer prevlake koje se veoma brzo rastvaraju,
mogu ostati nedovoljno dugo na povrsini implantata da bi se obezbedila potpuna
stabilizacija, dok prevlake koje se veoma sporo rastvaraju ne mogu obezbediti
Zeljeni odgovor okolnog tkiva u odredenom vremenskom intervalu. Sun i saradnici
su pokazali da pri potapanju prevlake HA u SBF najpre dolazi do rastvaranja
prevlake, a zatim do taloZenja i da se ova dva procesa smenjuju, Sto su potvrdili
promenom mase uzoraka. Dodatno su pokazali da se rastvaranje prevlake
preferentno odigrava na mestima vece poroznosti, kao i da je rastvaranje prevlake
HA u SBF nehomogeno [212]. Zhang i saradnici su, takode, pokazali da se prevlaka
HA, potopljena u SBF najpre rastvara, a zatim dolazi do taloZenja novog sloja HA.
Tokom rastvaranje prevlake dolazi do formiranja velikog broja centara nukleacije,
Sto omogucava taloZenja novog sloja HA velikom brzinom i dovodi do naglog pada
koncentracije kalcijumovih jona. Pokazali su da rastvorljivost prevlaka HA opada

sa povecanjem veliCine Kkristalita i stepena kristaliniteta prevlake, zbog smanjenja
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specificne povrsine prevlake, tj. povrsine prevlake koja je u kontaktu sa SBF [213].
Kim i saradnici su pokazali da tokom prva 24 h nakon potapanja prevlake HA u SBF
poroznost drasticno raste i da se pore sub-mikronskih dimenzija formiraju kroz
prevlaku, kao i da raste hrapavost [153]. RazliCite kalcijum-fosfatne prevlake imaju
razliCite brzine rastvaranja u zavisnosti od Ca/P odnosa, $to utiCe na brzinu
formiranja HA, kao Sto su pokazali Juhasz i saradnici. Pri potapanju brusSita u SBF,
ve¢ nakon 24 h potapanja pojavljuju se OCP i HA, dok se pri potapanju trikalcijum-
fosfata, HA formira nakon 7 dana [207]. Hu i saradnici su, poredeci ponasSanje Celija
na kristalisalom i amorfnom HA, pokazali da stepen kristaliniteta HA direktno utice
na bioaktivnost tako Sto kristalisali HA utice povoljno na adsorpciju, proliferaciju i
diferencijaciju celija pri in vitro ispitivanjima za razliku od amorfnog HA [214].
Poroznost i specificna povrsina prekursora odreduju moguénost i brzinu njegove
konverzije u HA nakon potapanja u SBF, sto zavisi od specificne povrsSine uzorka

prekursora i poroznosti [215].
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3. Cilj istrazivanja

Naucni cilj ove doktorske disertacije je da se primenom elektrohemijskih
metoda dobiju prahovi i prevlake kalcijum-fosfata na titanu i ispita uticaj
parametara sinteze na fazni sastav, veli¢inu kristalita i morfologiju dobijenih
prahova i prevlaka.

Jedan od ciljeva istrazivanja je dobijanje prahova hidroksiapatita (za direktnu
primenu u skafoldima) i monetita (kao prekursora za dobijanje hidroksiapatita)
elektrohemijskom sintezom iz rastvora, kao i optimizacija parametara
elektrohemijske sinteze (gustina struje i pH vrednost) u cilju dobijanja prahova
monetita i hidroksiapatita sa nanoCesticama odredenog oblika i dimenzija.

Drugi «cilj istraZivanja je primena elektrohemijskih postupaka
(elektroforetsko i elektrohemijsko taloZenje) za dobijanje prevlaka monetita i
brusita na titanu kao i konverzija dobijenih prevlaka u prevlake hidroksiapatita.
Ispitace se optimalni parametri taloZenja da bi se dobile prevlake sa odredenom
veli¢inom Kkristalita, morfologijom, poroznos¢u i hrapavosti.

Tre¢i deo ispitivanja odnosi se na modifikaciju povrsSine elektroforetski
taloZzene prevlake hidroksiapatita na titanu, jonskim snopovima (implantacija
jona) i ispitivanje uticaja vrste i koncentracije implantiranih jona na veli¢inu
Kristalita prevlake kao i na parametre jedini¢ne celije hidroksiapatita.

Zbog toga Ce se fazni sastav i morfologija elektrohemijski sintetisanih
prahova monetita i hidroksiapatita analizirati metodom rendgenske difrakcije na
polikristalnom uzorku, skeniraju¢om elektronskom mikroskopijom, infracrvenom
spektroskopijom i transmisionom elektronskom mikroskopijom, sa ciljem da se
utvrdi uticaj parametara elektrohemijske sinteza (gustine struje i pH vrednosti
polaznog rastvora) na vrstu sintetisanog kalcijum-fosfatnog jedinjenja, veli¢inu
kristalita i morfologiju sintetisanih prahova. Cilj je da se odredi veli€ina Cestica i
raspodela veliCine cestica u suspenzijama sintetisanih prahova. Diferencijalno
termijskom i termogravimetrijskom analizom ¢e se ispitati ponaSanje

nanodimenzionih prahova na povisenoj temperaturi.
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U cilju dobijanja prevlaka monetita i brusita na titanu primeni¢e se metode
elektroforetskog i elektrohemijskog taloZenja, redom, i ispitate se uticaj
parametara taloZenja (napona i vremena, odnosno gustine struje i vremena za
prevlake monetita i bruSita, redom) na masu prevlaka na titanu. Metoda
rendgenske difrakcije na polikristalnom uzorku Ce se primeniti za ispitivanje
prevlaka monetita i bruSita na titanu da bi se odredio uticaj parametara taloZenja
na veli¢inu kristalita. Skeniraju¢a elektronska mikroskopija prevlaka c¢e se
primeniti za ispitivanje morfologije prevlaka, a mikrofotografije ¢e biti analizirane
u cilju odredivanja poroznosti prevlaka i uticaja parametara taloZenja na veli¢inu
pora, srednji precnik pora kao i na poroznost dobijenih prevlaka.

In vitro ispitivanja prevlaka monetita i brusita, kao prekursora za dobijanje
hidroksiapatita, bi¢e izvedena potapanjem u NaOH i u simuliranu telesnu tecnost,
redom. Bioaktivnost prevlaka monetita bice ispitana nakon potapanja u NaOH
skeniraju¢om elektronskom mikroskopijom i metodom rendgenske difrakcije na
polikristalnom uzorku. Bioaktivnost prevlaka brusita bice ispitana nakon
potapanja u simuliranu telesnu te¢nost i promene u faznom sastavu i morfologiji
prevlaka kao i dinamika rastvaranja/taloZenja konvertovanih prevlaka
hidroksiapatita bi¢e ispitane skeniraju¢om elektronskom mikroskopijom,
metodom rendgenske difrakcije na polikristalnom wuzorku, mikroskopijom
atomskih sila i atomskom apsorpcionom kao i UV-Vis spektroskopijom.

Prevlake hidroksiapatita, elektroforetski taloZene na titanu, bi¢e povrsinski
modifikovane jonskim snopovima jona N# i Ar®*, razli¢itih doza. Metodom
rendgenske difrakcije na polikristalnom uzorku bice analiziran uticaj vrste i doze
jona na velicinu parametara jedinicne Ccelije hidroksiapatita. Skeniraju¢om
elektronskom mikroskopijom ¢e se pratiti promene u morfologiji prevlake u

funkciji vrste i doze implantiranih jona.
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4. Eksperimentalni deo

4.1. Elektrohemijski postupci dobijanja prahova

4.1.1. Elektrohemijska sinteza praha monetita

Homogeni vodeni rastvor za elektrohemijsku sintezu praha monetita dobijen
je rastvaranjem NazH2EDTA-2H20, NaH2PO4 i CaCl; sa odnosom koncentracija
Ca/EDTA/P0O43- od 0,25/0,25/0,15 M. Sve hemikalije su bile p.a. kvaliteta. Nakon
mesSanja komponenata u odredenom molskom odnosu, pH vrednost rastvora je
bila 3,0. Dodavanjem 10 M NaOH, pH vrednost je promenjena na 5,0.

Celiju za elektrohemijsku sintezu praha monetita sa¢injavale su dve platinske
elektrode, dimenzija 8 mm X 10 mm.

Elektrohemijska sinteza je izvedena pri galvanostatskim uslovima, na gustini
struje, j, od 137 mAcm=, na sobnoj temperaturi sa konstantnim meSanjem
rastvora na magnetnoj mesalici u trajanju od 3 h, na uredaju Gamry Reference 600
Potentiostat/Galvanostat/ZRA. Nakon sinteze, dobijena suspenzija je drZana na
40 °C tokom 72h, do pojave gustog taloga praha monetita. Talog je ispiran
destilovanom vodom u centrifugi (10.000 o min-1), do negativne reakcije na Cljone

(proba sa AgNO3). Prah monetita je dobijen suSenjem na 40 °C tokom 48 h [104].

4.1.1.1. Karakterizacija praha monetita
4.1.1.1.1 Rendgenska difrakciona analiza

Kvalitativni fazni sastav praha monetita ispitivan je metodom rendgenske
difrakcije na polikristalnom uzorku (eng. XRD). Uzorci su analizirani na
rendgenskom difraktometru marke PHILIPS PW 1051. Intenziteti difraktovanog
CuK, rendgenskog zraenja (A=1,5418A) mereni su na sobnoj temperaturi u

intervalima 0,05° i vremenu od 1 s, u opsegu od 10° do 70° 26.
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4.1.1.1.2 Infracrvena spektroskopska analiza

Infracrvena spektroskopska analiza, (IC), je izvedena na spektrometru
Perkin-Elmer 782 u oblasti talasnih brojeva 350 do 4000 cm-1. Priprema uzoraka

je izvrSena KBr metodom.

4.1.1.1.3 Raspodela velic¢ine ¢estica

Raspodela velicine Cestica praha monetita odredena je pomocu uredaja Zeta-
sizer Nano ZS sa 633 nm He-Ne laserom (Malvern, UK), koji radi na principu
analize difraktovane svetlosti. He-Ne laser je izvor crvene svetlosti talasne duZine
633 nm. Kao rezultat dobija se spektar rasejane svetlosti tokom prolaska
dispergovanih Cestica u suspenziji kroz laserski snop tokom odredenog vremena.
Na ovom instrumentu moguce je izmeriti Cestice Cija je veli¢ina u opsegu od 0,6 nm

do 6 um.

4.1.1.1.4 Skenirajucéa elektronska mikroskopija

Morfologija i mikrostruktura praha monetita analizirana je metodom

skenirajuce elektronske mikroskopije (eng. SEM), na uredaju JSM-35 (JEOL).

4.1.1.1.5 Diferencijalna termijska i termogravimetrijska

analiza

Za diferencijalnu termijsku (eng. DTA) i termogravimetrijsku analizu (eng.
TGA) koriS¢en je uredaj SETARAM TG/DTA STSYS evolution - 1750 system.
Eksperimenti su uradeni u struji vazduha, sa brzinom zagrevanja od 10 °Cmin-! u

opsegu temperature od 30 °C do 1600 °C.

4.1.2. Elektrohemijska sinteza praha hidroksiapatita

Homogeni vodeni rastvor za elektrohemijsku sintezu praha hidroksiapatita
dobijen je rastvaranjem NazH2EDTA-2H20, NaH;POs i CaCl; sa odnosom
koncentracija Ca/EDTA/PO43- od 0,25/0,25/0,15 M. Sve hemikalije su bile p.a.
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kvaliteta. Nakon meSanja komponenata u odredenom molskom odnosu, pH
vrednost rastvora je bila 3,0. Dodavanjem 10 M NaOH, pH vrednost je promenjena
na 9,0 odnosno 12,0.

Celiju za elektrohemijsku sintezu praha hidroksiapatita sacinjavale su dve
platinske elektrode, dimenzija 8 mm X 10 mm.

Elektrohemijska sinteza je radena pri galvanostatskim uslovima, na
gustinama struje, j, od 137 mA cm=2 i 207 mA cm?, za dve vrednosti pH od 9,0 i
12,0 na sobnoj temperaturi sa konstantnim meSanjem na magnetnoj mesalici u
trajanju od 3 h, na uredaju Gamry Reference 600 Potentiostat/Galvanostat/ZRA.
Nakon sinteze, dobijene suspenzije su drzane na 40 °C tokom 72 h, do pojave
gustog taloga praha hidroksiapatita. Talog je ispiran destilovanom vodom u
centrifugi (10.000 o min1), do negativne reakcije na Cljone (proba sa AgNO3).

Prahovi hidroksiapatita su dobijeni suSenjem na 40 °C tokom 48 h [147].

4.1.2.1. Karakterizacija praha hidroksiapatita
4.1.2.1.1 Rendgenska difrakciona analiza

Kvalitativni fazni sastav praha hidroksiapatita odreden je metodom
rendgenske difrakcije na polikristalnom uzorku. Uzorci su analizirani na
rendgenskom difraktometru Enraf Nonius FR 590. Intenziteti difraktovanog CuK,
rendgenskog zralenja (A=1,5418A) mereni su na sobnoj temperaturi u
intervalima 0,05° i vremenu od 3 s, u opsegu od 9° do 70° 26. Veli¢ina kristalita
prahova hidroksiapatita ra¢unata je iz difrakcionih maksimuma koji odgovaraju
ravni (002) koriS¢enjem programa WinFit [216]. [zraCunavanja koja program vrsi
zasnovana su na primeni Sererove jednacine:

KA

S 17
° B,,c0s0 (17)

gde je Lc velic¢ina kristalita, 1,2 Sirina difrakcionog maksimuma na poluvisini, 4
talasna duzina CuK, zra¢enja (1,54184), 8 ugao difrakcije i K je koeficijent oblika
(vrednost izmedu 0,91 1,0).
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4.1.2.1.2 Raspodela velic¢ine ¢estica

Raspodela velic¢ine cestica praha hidroksiapatita odredena je primenom
uredaja Zeta-sizer Nano ZS sa 633 nm He-Ne laserom (Malvern, UK). Detaljan opis

uredaja dat je u poglavlju 4.1.1.1.3.

4.1.2.1.3 Transmisiona elektronska mikroskopija

Mikrostruktura praha hidroksiapatita analizirana je metodom transmisione
elektronske mikroskopije (eng. TEM) na uredaju Philips EM 400 (radni napon
120KkV). Uzorci su pripremani tako $to je kap razblaZene vodene suspenzije praha
hidroksiapatita nanesena na ugljenikom prevucenu bakarnu mreZicu. Nakon

suSenja uzorka na mreZici, snimane su mikrofotografije.

4.1.2.1.4 Skenirajucéa elektronska mikroskopija

Morfologija i mikrostruktura praha hidroksiapatita analizirana je metodom

skenirajuce elektronske mikroskopije, na uredaju JSM-35 (JEOL).

4.1.2.1.5 Diferencijalna termijska i termogravimetrijska

analiza

Za diferencijalnu termijsku i termogravimetrijsku analizu koriséen je uredaj
SETARAM TG/DTA STSYS evolution - 1750 system. Eksperimenti su uradeni u
struji vazduha, sa brzinom zagrevanja od 10 °C min-! u opsegu temperature od

23 °Cdo 1400 °C.

4.2. Elektrohemijski postupci dobijanja prevlaka

4.2.1. Elektroforetsko taloZenje prevlaka monetita na titanu iz

etanolske suspenzije

U cilju dobijanja prevlaka monetita na titanu, koriS¢en je elektrohemijski

sintetisan nanocesti¢ni prah monetita, dobijen na gustini struje od 137 mA cm i
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pri pH vrednosti rastvora od 5,0, kao Sto je opisano (poglavlje 4.1.1). Etanolska
suspenzija praha monetita pripremljena je dodavanjem 1,0 g praha monetita u
100 ml apsolutnog etanola. Suspenzija je bila tretirana u ultrazvu¢nom kupatilu
tokom 30 min u cilju dobijanja homogene i stabilne suspenzije. pH vrednost
suspenzije je podeSena na 1,2 dodavanjem 10% HCL

Celiju za elektroforetsko taloZenje prevlaka monetita sacinjavale su dve
elektrode. Radna elektroda, katoda, je bila titanska plocica, dimenzija
10 mm x 15 mm x 0,89 mm (ALFA AESAR, A Johnson Matthew Co., Cisto¢e 99.7%),
dok je pomoc¢na elektroda bila Pt plocica, postavljena paralelno sa radnom
elektrodom na rastojanju od 1,5 cm (slika 4.1.). Kao izvor konstantnog napona

koriS¢en je ELECTROPHORESIS POWER SUPPLY (ISKRA MA 8903).

RE

PE

Slika 4.1. Sema aparature za kataforetsko taloZenje (PE - pomoéna elektroda, RE -
radna elektroda, C - Celija za elektroforetsko taloZenje, U - izvor konstantnog

napona).

Pre unoSenja u rastvor za taloZenje, titanske ploCice su odmasc¢ivane u
acetonu, a zatim u etanolu u ultrazvu¢nom kupatilu u trajanju od 15 min. Nakon
pripreme povrsine, ploCice su drZzane u etanolu do pocetka eksperimenta.

Prevlake monetita su taloZene na titanu iz etanolske suspenzije pri razli¢itim
vrednostima konstantnog napona od 10 do 50 V, za razli¢ita vremena taloZenja od
1 min do 30 min, na sobnoj temperaturi [104].

Prevlake monetita su suSene na vazduhu tokom 1h, a zatim je odredivana

masa prevlaka, kao razlika u masi titanske elektrode pre i nakon taloZenja.
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4.2.1.1. Konverzija prevlaka monetita u hidroksiapatit

potapanjem u NaOH

Prevlake monetita, dobijene taloZenjem na naponu od 30V za vreme
taloZenja od 20 min, potapane su u rastvor 10 % NaOH tokom 2 h, na sobnoj

temperaturi.

4.2.1.2. Karakterizacija prevlaka monetita i hidroksiapatita na

titanu
4.2.1.2.1 Rendgenska difrakciona analiza

Kvalitativni fazni sastav prevlaka monetita i hidroksiapatita odreden je
metodom rendgenske difrakcije na polikristalnom uzorku pri istim
eksperimentalnim uslovima koji su bili primenjeni za analizu praha monetita

(poglavlje 4.1.1.1.1).

4.2.1.2.2 Skenirajucéa elektronska mikroskopija

Morfologija i mikrostruktura prevlaka monetita na titanu ispitivana je
metodom skenirajuce elektronske mikroskopije, na uredaju JSM T-20 (JEOL).
Mikrofotografije su analizirane primenom programa ImageProPlus (verzija 4).

Morfologija i mikrostruktura prevlake hidroksiapatita, dobijene nakon
konverzije prevlaka monetita u NaOH, ispitivana je skeniraju¢im elektronskim
mikroskopom (model JSM 5800 (JEOL). Hemijski sastav prevlaka odreden je
energetskom disperzionom spektroskopijom (eng. EDS) na uredaju (Oxford

Instruments) koji je povezan sa SEM uredajem JSM 5800 (JEOL).

4.2.2. Elektroforetsko talozenje prevlaka hidroksiapatita na

titanu iz etanolske suspenzije

Prah hidroksiapatita je sintetisan hidrotermalnom metodom. U 100 ml
destilovane vode rastvoreno je 0,55gCaCl;, 0,74 g Na;H2EDTA-2H:0,
0,6 g NaH2PO41i 0,6 g uree (sve hemikalije su bile p.a. Cistoce). Rastvor je bio grejan
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na 160°C tokom 3 h u zatopljenoj cevi. Sintetisani prah je, zatim, ispiran
destilovanom vodom i suSen na 105 °C tokom 2 h [217].

Za pripremu alkoholne suspenzije praha hidroksiapatita, dobijenog opisanim
hidrotermalnim postupkom, odmereno je 1,0 g praha hidroksiapatita i dodato je u
100 ml etanola. U cilju povecanja stabilnost suspenzije, dodato je 55 pul 10%HCI,
tako da je pH vrednost suspenzije bila 2,0. Nakon toga, suspenzija je tretirana u
ultrazvucnoj kadi tokom 30 min.

Elektroforetsko taloZenje prevlaka hidroksiapatita je izvedeno u celiji sa
radnom i pomoénom elektrodom. Sema aparature je predstavljena na slici 4.1.
Radna elektroda je bila titanska plocica (8 x 12 x 0,127 mm, Ti 99,7% ALDRICH).
Pomoc¢na elektroda je bila Pt plocica, postavljena paralelno sa radnom elektrodom,
na rastojanju od 1,5 cm. Titanske plocCice su bile odmas¢ivane u acetonu i zatim u
etanolu tokom 15 min u ultrazvu¢nom kupatilu. Prevlake hidroksiapatita na titanu
dobijene su elektroforetskim taloZenjem iz etanolske suspenzije na sobnoj
temperaturi. TaloZenje je izvedeno potenciostatski, na 30 V, za vreme taloZenja od
30 s. Masa prevlake hidroksiapatita je iznosila 1,30 mg, a odredena je iz razlike

mase katode pre i nakon taloZenja.

4.2.2.1. Modifikacija povrsine elektroforetski taloZenih
prevlaka hidroksiapatita na titanu jonskim snopovima

(implantacija jona N+ i Ar6+)

PovrSine elektroforetski taloZenih prevlaka hidroksiapatita na titanu,
dobijenih postupkom opisanim u poglavlju 4.2.2, modifikovane su implantacijom
jona N4+ i Ar6+,

Implantacija jona je uradena na L3A kanalu za modifikaciju materijala
(Institut za nuklearne nauke ,Vinc¢a“) koji je direktno povezan sa izvorom jona
(mVINIS). Vakuumska komora u koju se smeSta meta (u ovom slucaju titanske
ploCice) imala je dimenzije 1 x 1 x 1 m3, sa drZacem mete, pozicioniram na sredini
komore. Drza¢ mete je disk, precnika 300 mm, koji se hladi vodom. Ovaj disk

omogucava izlaganje i rotaciju uzoraka u cilju izlaganja povrsine uzoraka jonskom
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snopu iz mVINIS, jonima niske energije iz argonskog pistolja ili isparavanjem
elektronskog snopa (e-pistolj).

Uradena su dva seta eksperimenata modifikacije povrSine jonskim
snopovima i to implantacijom jona N%* (set A) i jona Ar®* (set B) u prevlake
hidroksiapatita elektroforetski taloZenih na titanu. Implantacija je uradena sa tri
razlicite konstantne doze jona od 1x1015, 1x101¢i 1x1017 jon cm2, sa energijama od
60 keV i 90 keV, za jone azota i argona, redom [86]. Sva ozralivanja uzoraka
izvedena su na sobnoj temperaturi, a povrSina uzoraka za implantaciju jona bile su
homogeno i potpuno pokrivene jonskim snopom. Gustina struje snopa je bila
priblizno 0,05 pA cm2 za jone Ar®* i N#*. Tokom svakog seta implantacije jona,
jedan od uzoraka je bio izloZen vakuumu, ali nije bio izloZen jonskom snopu, tj. nije
implantiran jonima, i koriSc¢en je kao referentni uzorak pri karakterisanju prevlaka.

Boja prevlaka hidroksiapatita se nije promenila tokom implantacije jonima.

4.2.2.2. Karakterizacija neimplantiranih 1 implantiranih

prevlaka hidroskiapatita na titanu
4.2.2.2.1 Rendgenska difrakciona analiza

Kvalitativni fazni sastav praha hidroksiapatita, dobijenog hidrotermalnom
sintezom, neimplantiranih i implantiranih prevlaka hidroksiapatita jonima N#* i
Ar®* odredeni su metodom rendgenske difrakcije na polikristalnom uzorku. Uzorci
su analizirani na rendgenskom difraktometru marke BRUKER D8, Karlsruhe,
Germany. Intenziteti difraktovanog CuK, rendgenskog zralenja (A=1,5418A)
mereni su na sobnoj temperaturi u intervalima 0,05° i vremenu od 5 s, u opsegu od
8° do 80°26. U cilju odredivanja uticaja implantacije jona na prevlaku
hidroksiapatita, izraCunata je veliCina kristalita HA (iz difrakcionih maksimuma
koji odgovaraju ravni (002)), zapremina jedini¢ne Celije kao i parametri jedini¢ne
Celije hidroksiapatita pre i nakon implantacije jonima N#* i Aré+. Sva izracunavanja

su uradena primenom programa WinFit [216].
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4.2.2.2.2 Skenirajucéa elektronska mikroskopija

Morfologija i mikrostruktura praha hidroksiapatita analizirana je metodom
skenirajuce elektronske mikroskopije, primenom uredaja JEOL T-20, koji radi na
19 kV. Mikrostruktura prevlaka hidroksiapatita ispitivana je SEM tehnikom,
primenom uredaja JSM-35 (JEOL), koji radi na 25 kV. Mikrofotografije su snimane
na 0°. Kontrast na slikama je posledica razlike u sekundarnom elektronskom
prolasku (SE rezim).

U cilju proucavanja uticaja implantacije jona kao i dubine prodiranja jona u
prevlaku hidroksiapatita, odredeni su projektovani domet jona i raspodela jona
primenom SRIM programa (Stopping and Range of Ions in Matter) [218]. Za jone
azota, N**, (energija 60 keV) i jone argona, Ar¢*, (energija 90 keV), odredeni su
projektovani domet, Ry, i odgovarajuca standardna devijacija, ARp, kao i gubitak
energije u sudarima sa elektronskim omotaem (dE/dx)e i gubitak energije u
sudarima jezgra (dE/dx).. Energije jona za ozracivanje odabrane su prema srednjoj
vrednosti projektovanog dometa unutar prevlake hidroksiapatita i istovremeno u
blizini povrsine prevlake, prema simulaciji procesa prodiranja, dobijene primenom

SRIM programa.

4.2.3. Elektrohemijsko taloZenje prevlaka brusita na titanu

Vodeni rastvor, koriS¢en za elektrohemijsko taloZenje prevlaka brusita na
titanu, dobijen je rastvaranjam 0,042 M Ca(NO3z)2i 0,025 M NH4H2PO4. pH vrednost
rastvora je bila 4,0. Sve hemikalije su bile p.a. kvaliteta.

Katodna polarizaciona merenja su izvedena u kvazi-stacionarnim uslovima
na uredaju Gamry Reference 600 Potentiostat/Galvanostat/ZRA, sa brzinom
skenovanja potencijala od 1 mV s, u €eliji koja su sacinjavale radna elektroda,
katoda (titanska plocica, dimenzija 15 mm x 15 mm x 0,127 mm, ALFA AESAR, A
Johnson Matthew Co., Cistoce 99.7%), pomoc¢ne elektrode (Pt plocice, postavljene
paralelno sa radnom elektrodom na rastojanju od 1,5 cm) i referentna elektroda
(zasi¢ena kalomelova elektroda, ZKE).

Celiju za elektrohemijsko taloZenje brusita sadinjavale su radna elektroda,

katoda, (Ti plocica, dimenzija 10 mm x 15 mm x 0,89 mm (ALFA AESAR, A Johnson
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Matthew Co., Cistoce 99.7%), dve pomocne elektrode (Pt plocice) postavljene
paralelno sa radnom elektrodom na rastojanju od 1,5 cm i referentna elektroda
(ZKE). TaloZenje je vrSeno u staklenoj celiji uz konstantno meSanje rastvora
magnetnom mesSalicom (slika 4.2.). Kao izvor konstantne gustine struje koriScen je

uredaj Gamry Reference 600 Potentiostat/Galvanostat/ZRA.

|:|PE

2 RefE

Slika 4.2. Sema aparature za elektrohemijsko taloZenje (PE - pomoc¢na elektroda,
RE - radna elektroda, RefE - referentna elektroda, C - Celija za elektrohemijsko

taloZenje, G — potenciostat/galvanostat).

Priprema povrSine Ti elektrode za katodna polarizaciona merenje i
elektrohemijsko taloZenje izvedena je odmasc¢ivanjem u acetonu, a zatim u etanolu
u ultrazvu¢nom kupatilu u trajanju od 15 min. Nakon toga, Ti plocice su drzane u
etanolu do pocetka eksperimenta da bi se sprecila spontana oksidacija titana na
vazduhu.

Elektrohemijsko taloZenje prevlaka brusita na titanu iz vodenog rastvora na
sobnoj temperaturi, uz konstantno mesanje, izvedeno je na razli¢itim vrednostima
konstantne gustine struje u intervalu od 5,0 do 10 mA cm2, za razli¢ita vremena
taloZenja izmedu 1 i 30 min [184].

Nakon taloZenja, uzorci su suSeni na sobnoj temperaturi tokom 24 h. Masa
prevlaka je dobijena kao razlika mase katode pre i nakon taloZenja. Masa je merena

na analitickoj vagi.
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4.2.3.1. Priprema simulirane telesne tecnosti

Simulirana telesna tec¢nost dobijena je rastvaranjem reagenasa u 1 dm3
dejonizovane 4D vode. Redosled dodavanje i koli¢ine reagenasa prikazane su u
tabeli 4.1.[204]. Sve hemikalije su prethodno suSene u susnici na 50 °C u trajanju
od 2 h. Hemikalije su merene na analitickoj vagi sa ta¢no$¢u 10-4g. Vrednost pH od
7,40 podeSena je sa 1 M HCI, na temperaturi od 37 °C. Ovako dobijen rastvor je

¢uvan u frizideru.

Tabela 4.1. Hemijski sastav simulirane telesne tecnosti

Reagens Koncentracija, g dm-3
NaCl 7,996
NaHCOs3 0,350
KClI 0,224
K2HPO4:3H20 0,228
MgCl2-6H20 0,305
CaCl; 0,278
NazS04 0,071
(CH20H)3CNHz: 6,057
1 M HCI 40 ml

4.2.3.2. Konverzija prevlaka brusita u hidroksiapatit
potapanjem u simuliranu telesnu tecnost (in vitro
ispitivanja)

In vitro ispitivanja prevlaka brusSita, dobijenih elektrohemijskim taloZenjem
na gustinama struje od 5,0 i 10 mA cm2, za vreme taloZenja od 15 min, izvedena su
potapanjem prevlaka u rastvor simulirane telesne teCnosti tokom 2, 7 i 14 dana.
Ispitivane prevlake u rastvoru simulirane telesne tecnosti drZzane su u plasticnim

boCicama, na temperaturi od 37 °C. Ukupna zapremina rastvora SBF menjana je

svakih 48 h.
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4.2.3.3. Karakterizacija prevlaka brusita i hidroksiapatita na

titanu
4.2.3.3.1 Rendgenska difrakciona analiza

Kvalitativni fazni sastav prevlaka brusSita ispitivan je metodom rendgenske
difrakcije na polikristalnom wuzorku, na rendgenskom difraktometru marke
PHILIPS PW 1710. Intenziteti difraktovanog CuK, rendgenskog zracenja
(A =1,5418A) mereni su na sobnoj temperaturi u intervalima 0,02° i vremenu od
0,25 s, u opsegu od 3° do 65° 26.

Kvalitativni fazni sastav prevlaka hidroksiapatita, dobijenih nakon potapanja
u simuliranu telesnu tecnost, ispitivan je metodom rendgenske difrakcije na
polikristalnom uzorku. Uzorci su analizirani na rendgenskom difraktometru marke
PHILIPS PW 1050. Intenziteti difraktovanog CuK, rendgenskog zracenja
(A =1,5418A) mereni su na sobnoj temperaturi u intervalima 0,05° i vremenu od
6 s, u opsegu od 8° do 70° 26.

Veli¢ina Kkristalita prevlaka brusSita i hidroksiapatita racunata je iz
difrakcionih maksimuma koji odgovaraju ravnima (020) i (002), redom,
koriS¢enjem programa PowderCell i XFIT [219,220]. Oba programa vrse

izraCunavanja primenom Sererove jednacine (17).

4.2.3.3.2 Skenirajucéa elektronska mikroskopija

Mikrostruktura i morfologija prevlaka brusita i hidroksiapatita, pre i nakon
potapanja u simuliranu telesnu tecCnost, analizirane su metodom skenirajuce
elektronske mikroskopije na uredaju JSM-20 (JEOL).

Mikrofotografije odabranih prevlaka bruSita (elektrohemijski taloZenih na
gustini struje od 10 mA cm2 tokom 15 min) i hidroksiapatita (dobijenog nakon
potapanja odabranih prevlaka brusita u SBF tokom 7 i 14 dana) analizirane su

primenom programa Image-J [221] i odredena je poroznost prevlaka [196].
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4.2.3.3.3 Mikroskopija atomskih sila

Topografija povrSine prevlake brusSita, elektrohemijski taloZene na gustini
struje od 10 mA cm2 tokom 15 min, i prevlaka hidroksiapatita, dobijenih nakon
potapanja prevlaka brusita u simuliranu telesnu tec¢nost tokom 7 i 14 dana,
ispitivana je primenom mikroskopije atomskih sila (eng. AFM) na uredaju Quesant

Universal SPM instrument koji radi u nekontaktnom modu.

4.2.3.3.4 Atomska apsorpciona spektroskopija

Vrednosti promene koncentracije jona Kkalcijuma u simuliranoj telesnoj
teCnosti tokom konverzije prevlake brusita (dobijene taloZenjem na gustini struje
od 10 mA cm2 tokom 15 min) u hidroksiapatit u trajanju od 14 dana, odredene su
atomskom apsorpcionom spektroskopijom (eng. AAS) primenom atomskog

apsorpcionog spektrometra PERKIN ELMER 703.

4.2.3.3.5 UV-Vis spektroskopija

Vrednosti promene koncentracije jona fosfora u simuliranoj telesnoj te¢nosti
tokom konverzije prevlake brusita (dobijene taloZenjem na gustini struje od
10 mA cm2 tokom 15 min) u hidroksiapatit u trajanju od 14 dana, odredene su

UV-Vis spektroskopijom, primenom PHILIPS UV-Vis 8610 spektrofotometra.
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5. Rezultati i diskusija

5.1. Elektrohemijski postupci dobijanja prahova

5.1.1. Elektrohemijska sinteza praha monetita

5.1.1.1. Rendgenska difrakciona i infracrvena spektroskopska

analiza

Primenom metode rendgenske difrakcije na polikristalnom uzorku i
infracrvene spektroskopske analize odreden je fazni sastav i struktura
elektrohemijski sintetisanog praha monetita. Na slici 5.1 prikazan je difraktogram
praha monetita elektrohemijski sintetisanog na gustini struje od 137 mA cm2 pri
pH vrednosti od 5,0. Jedina detektovana kristalna faza je monetit, CaHPO4 (JCPDS
kartica br. 70-360; eng. Joint Committee on Powder Diffraction Standards, JCPDS).
Na difraktogramu se uocavaju pikovi koji su relativno Siroki, Sto ukazuje na malu
veliCinu kristalita praha monetita. Primenom WinFit programa [216], izracunata je
veliCina kristalita na osnovu difrakcionog maksimuma koji odgovara ravni (001) i

iznosila je 27,1 nm [104].
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Slika 5.1. Difraktogram praha monetita.
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Na slici 5.2. prikazan je IC spektar praha monetita. Talasne duZine, na kojima
se javljaju trake, kao i tumacenje polozaja traka, karakteristicnih za monetit, dati su

u tabeli 5.1.
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Slika 5.2. IC spektar praha monetita.

Tabela 5.1. IC talasne duZine i znacenje za monetit

Talasni brojevi, cm-1 Znacenje

3431 O-H istezanje zaostale slobodne vode
2924 PO-H istezanje

2851

1644 H-0-H savijanje i rotacija zaostale slobodne vode
1406 P-0-H savijanje (u ravni)

1120 P-0O istezanje

1068

891 P-O(H) istezanje

565 0-P-O(H) savijanje

525
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5.1.1.2. Raspodela velicine Cestica

Raspodela velicine cestica praha monetita u suspenziji odredena je analizom
difraktovane svetlosti. Srednje vrednosti precnika i raspodela veli¢ine Cestica
praha monetita, dobijene kao srednja vrednost osam merenja, predstavljeni su u
tabeli 5.2. Raspodela velicine cCestica monetita u suspenziji u zavisnosti od

intenziteta rasute svetlosti predstavljena je na slici 5.3.

Tabela 5.2. Srednje vrednosti precnika i raspodela velicine Cestica praha monetita u

suspenziji
Merena velic¢ina Suspenzija praha monetita
Srednji pre¢nik, nm 203
Raspodela velicine Cestica
Pik 1: z, nm (Int., %) 1,42 (73,7)
Pik 2: z, nm (Int., %) 3600(26,3)
25
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Slika 5.3. Raspodela velicine Cestica u suspenziji monetita.

Prema rezultatima prikazanim u tabeli 5.2. i na slici 5.3., moZe se zakljuciti da
suspenzija elektrohemijski sintetisanog praha monetita ima visok stepen
polidisperznosti. Srednja vrednost precnika cestica praha monetita je 203 nm. Na
osnovu intenziteta raspodele veliCine Cestica, preko 73% Cestica monetita imaju

srednju vrednost precnika ~ 1,4 nm, dok oko 26% cestica monetita ima srednju
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vrednost precnika od 3600 nm. Pretpostavlja se da velike Cestice predstavljaju

aglomerate malih Cestica.

5.1.1.3. Skenirajuéa elektronska mikroskopija

SEM mikrofotografija praha monetita prikazana je na slici 5.4., gde se uo¢ava
da se prah monetita sastoji od velikih aglomerata, koji su sastavljeni od kristalita
fine strukture. Veli¢ina kristalita od 27,1 nm odredena je iz difraktograma praha
monetita (slika 5.1.). Sa druge strane, srednja veliina Cestica praha monetita
odredena je iz suspenzije i iznosila je 203 nm (slika 5.3.). Ovi rezultati ukazuju na
Cinjenicu da se aglomerati formiraju tokom procesa susenja, $to je potvrdeno SEM
analizom (slika 5.4.). Osim toga, jedno zrno moZe da bude sastavljeno od vise
kristalita, Sto je najCeSCe slucaj. Ovakva pretpostavka je u dobroj saglasnosti sa
literaturom, gde se ovakvo ponasanje sistema objasnjava mehanizmom nukleacija-

agregacija-aglomeracija-rast kristala [222].

Slika 5.4. SEM mikrofotografija praha monetita.

Prema predlozenom mehanizmu, formiranje cestica se odigrava prema
slede¢im stupnjevima: (a) nukleacija i rast u cilju formiranja kristalita
nanometarskih dimenzija, (b) agregacija osnovnih nanokristala pod uticajem

fizickih sila i (c) dalji rast kristala radi formiranja stabilnih aglomerata.
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5.1.1.4. Diferencijalna termijska i termogravimetrijska analiza

Na slici 5.5. prikazana je DTA kriva za prah monetita.

N
332 °C 414 °C

endo

1260 “C~_

0 300 600 900 1200 1500
Temperatura / °C

Slika 5.5. DTA kriva praha monetita.

Tri karakteristicna endotermna pika se mogu uociti na temperaturama od
332°C, 414 °C1i 1260 °C. Prva dva pika odgovaraju temperaturama pocetka i kraja
fazne transformacije monetita do kalcijum-pirofosfata (CazP207) i H20. Tre¢i pik,
na 1260 °C, odgovara temperaturi topljenja Ca;P207. NiZa temperatura topljenja
kalcijum-pirofosfata, u odnosu na literaturne vrednosti od 1353 °C [223], je
rezultat velike specificne povrSine nanodimenzionog praha monetita. Naime,
karakteristike kristalnih materijala u masi tipicno zavise od njihove strukture. Sa
druge strane, kod materijala c¢ije dimenzije Cestica pripadaju nano oblasti, osim
strukturom, karakteristike materijala uslovljene su veli¢inom Cestica, tako da nano
materijali Cesto imaju drasti¢no razlicite osobine od istih materijala Cije Cestice ne
pripadaju nano dimenzijama. Najznacajnija karakteristika nano materijala je
visoka vrednost odnosa specificne povrSine prema zapremini materijala, Sto
definiSe termodinamicke karakteristike materijala. Smanjenje veli¢ine Cestica
ispod odredene Kkriticne vrednosti, Sto ima za posledicu povecanje odnosa
specificne povrSine prema zapremini, dovodi do odstupanja u vrednosti

temperature topljenja u odnosu na vrednosti kod konvencionalnih materijala, i
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postaje zavisna od veli¢ine Cestica. Cestice manjih dimenzija formiraju vecu
povrsinu kontakta i povecavaju broj atoma na povrsini Cestica.

Gubitak mase tokom zagrevanja, kao i temperature povezane sa faznim
transformacijama, ispitivane su termogravimetrijskom analizom.
Termogravimetrijska kriva i diferencijalna termogravimetrijska (eng. DTG) kriva
praha monetita, u intervalu temperatura od 30 °C do 1600 °C, prikazane su na slici
5.6.
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Slika 5.6. TG/DTG krive praha monetita.

Na TG krivoj praha monetita mogu se uociti dva stupnja gubitka mase. Prvi
stupanj je u intervalu temperatura od 30 °C do 200 °C i on odgovara desorpciji
molekula vode odsorbovanih na povrSini kristala monetita. Drugi stupanj gubitka
mase na TG Kkrivoj je u temperaturnom intervalu od 200 °C do 500 °C, sa oStrim
pikovima na DTG krivoj koji odgovaraju temperaturama od 332 °C i 414 °C.
Gubitak mase u intervalu od 332 °C do 414 °C je iznosio 5,7 mas% i moZe se
pripisati dekompoziciji monetita na kalcijum-pirofosfat, Ca;P207 i H20. Teorijska
vrednost gubitka mase za ovu reakciju iznosi 6,5 mas%. Neslaganje izmedu
teorijske i eksperimentalne vrednosti moZe biti posledica prisustva
neproreagovale polazne komponente CaCl;, prisutne u prahu monetita. Na
temperaturama iznad 500 °C, ne uoCava se znacajniji gubitak mase tokom

zagrevanja. Ukupan gubitak mase za ispitivani opseg temperatura izmedu 30 °C i
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1600 °C je priblizno 11,5% za prah monetita, $to je moguce objasniti desorpcijom
molekula vode adsorbovanih na povrsini kristala i dekompozicijom monetita u

kalcijum-pirofosfat.

5.1.2. Elektrohemijska sinteza praha hidroksiapatita

5.1.2.1. Rendgenska difrakciona analiza

Elektrohemijska sinteza praha hidroksiapatita radena je na razli¢itim
vrednostima gustine struje i pri razli¢itim pH vrednostima. U tabeli 5.3. prikazane

su oznake uzoraka i uslovi dobijanja.

Tabela 5.3. Oznake uzoraka i uslovi elektrohemijske sinteze prahova

Uslovi dobijanja
Oznaka uzorka

Gustina struje, mA cm-2 pH
HA 137 9,0
HA I 137 12,0
HA 111 207 9,0
HA IV 207 12,0

Na slici 5.7. prikazani su difraktogrami elektrohemijski sintetisanih prahova
hidroksiapatita (HAI, HAIl, HAIIl i HAIV), dobijenih sintezom na razli¢itim
gustinama struje i pri razli¢itim vrednostima pH rastvora, u trajanju od 3 h. Jedina

detektovana kristalna faza je hidroksiapatit, Ca10(P0O4)s(OH)z2.
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Slika 5.7. Difraktogrami praha hidroksiapatita elektrohemijski sintetisanih na:
(a) pH=9,0ij=137 mA cm (uzorak HA 1), (b) pH =12,0ij = 137 mA cm~? (uzorak
HAI), (c) pH=9,0ij=207 mA cm~ (uzorak HA Ill), (d) pH =12,0ij =207 mA cm*
(uzorak HA IV).

Veli¢ina kristalita je raCunata za ravan (002), koja odgovara difrakcionom

maksimumu hidroksiapatita na uglu od ~ 26° 26, primenom jednacine (17). Za

izracunavanje je primenjen program WinFit [216], a rezultati su prikazani u

tabeli 5.4.

Tabela 5.4. Velic¢ina kristalita praha hidroksiapatita sintetisanog na razlicitim

vrednostima gustine struje i pH

Oznaka uzorka

Velicina kristalita, nm

HAI 21,6
HAII 23,4
HA III 24,3
HA IV 22,4
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Na svim difraktogramima prahova hidroksiapatita (slika 5.7.) moZe se uociti
Sirenje difrakcionih maksimuma, $to je posledica malih dimenzija kristalita. Ovo je
u saglasnosti sa izraCunatim vrednostima veliCine Kkristalita, predstavljenim u
tabeli 5.4. MoZe se uociti (tabela 5.4.) da veli¢ina kristalita ne zavisi, znacajno, od
pH vrednosti rastvora niti od gustine struje koja je primenjena za elektrohemijsku
sintezu. Najmanja vrednost veliCine kristalita dobijena je sintezom na manjoj
gustini struje i nizoj pH vrednosti (uzorak HA I).

Mehanizam formiranja hidroksiapatita elektrohemijskom sintezom iz
rastvora moZe se objasniti putem tri stupnja. Prvi stupanj je predstavljen
oslobadanjem jona Ca2+* iz kompleksa EDTA [224]:

Ca(EDTA)2- — Ca?* + EDTA* (18)

Drugi stupanj podrazumeva formiranje OH- jona u reakciji redukcije vode,
prema jednacini (4).

Treci stupanj predstavlja migraciju jona prema elektrodi na kojoj se odigrava
sinteza hidroksiapatita, prema jednacini:

10Ca%* + 6P043- + 20H- — Ca10(P04)s(OH): (19)

Sintetisani prah hidroksiapatita napusta elektrodu i odlazi u rastvor.

5.1.2.2. Raspodela veli¢ine Cestica

Raspodela veliCine cestica praha hidroksiapatita odredena je analizom
difraktovane svetlosti, merenjem u suspenziji HAI i permeatu HAI Srednje
vrednosti precnika i raspodela velic¢ine Cestica praha hidroksiaptita, dobijene kao

srednje vrednost deset merenja, predstavljeni su u tabeli 5.5.
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Tabela 5.5. Srednje vrednosti precnika i raspodela veli¢ine Cestica praha

hidroksiapatita u suspenziji HA I i permeatu HA 1

Merena velic¢ina Suspenzija HA I Permeat HA |

Srednji pre¢nik, nm 583 6,07

Raspodela velic¢ine Cestica

Pik 1: z, nm (Int, %) 0,938 (95,3) 1,03 (90,9)

Pik 2: z, nm (Int., %) 331 (4,7) 1900 (9,1)

Raspodela veliCine cestica hidroksiapatita u suspenziji HA 1 u zavisnosti od
intenziteta rasute svetlosti prikazana je na slici 5.8a. Prema rezultatima
prikazanim u tabeli 5.5. (srednja vrednost 10 merenja) i na slici 5.8a, moZe se
zakljuciti da suspenzija elektrohemijski sintetisanog praha hidroksiapatita ima
visok stepen polidisperznosti. Srednja vrednost precnika Cestica praha
hidroksiapatita je iznosila 583 nm. Na osnovu intenziteta raspodele veliCine
Cestica, viSe od 95% Ccestica hidroksiapatita imaju srednju vrednost precnika
~1 nm.

U cilju razdvajanja Cestica manjih dimenzija primenjena je ultrafiltracija
suspenzije HAI i dobijen je permeat HA I. Ultrafiltracija je uradena na Amicon
¢eliji, model 8200, kapaciteta 200 cm3 sa efektivnom povrSinom membrane od
28,7 cm2. Celiji je bila dodata i plasti¢na mesalica. Primenjena je Amicon Diaflo PM
10 polisulfonska membrana nominalne molekulske mase do 10.000 Da i precnika
pore od 3,8 nm. Odredena je raspodela velicine Cestica permeata HA I i rezultati su
predstavljeni u tabeli 5.5. Srednja vrednost precnika cestica hidroksiapatita u
permeatu HA I iznosila je 6,07 nm, a odgovarajuca raspodela veliCine Cestica po
intenzitetu za permeat HA I pokazala je da preko 90% cestica hidroksiapatita ima
srednji precnik od ~1 nm. Raspodela veli¢ine Cestica hidroksiapatita u permeatu

HA I'u zavisnosti od intenziteta rasute svetlosti prikazana je na slici 5.8b.
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Slika 5.8. Raspodela velicine Cestica hidroksiapatita u (a) suspenziji HA I i
(b) permeatu HA I nakon dvostruke ultrafiltracije suspenzije HA I.

5.1.2.3. Transmisiona elektronska mikroskopija

Nanokristalna priroda dobijenih prahova hidroksiapatita potvrdena je
transmisionom elektronskom mikroskopijom. Karakteristi¢ne TEM

mikrofotografije, dobijene posmatranjem uzorka permeata HA I nakon dvostruke

ultrafiltracije, prikazane su na slici 5.9.

69



L 50nm

(a) (b)
Slika 5.9. TEM mikrofotografije permeata HA I dobijenog nakon dvostruke
ultrafiltracije suspenzije HA I.

Na mikrofotografijama se moZe uociti da su primarne cestice nanometarskih
dimenzija, oko 1nm, i to na osnovu postojanja razliCitih kontrasta na
mikrofotografijama. Ovaj rezultat je u saglasnosti sa rezultatima raspodele veliCine
Cestica (tabela 5.5.) i veli¢inom kristalita dobijenom difrakcionom analizom (tabela

5.4.), Sto potvrduje da su Cestice nanometarskih dimenzija.

5.1.2.4. Skenirajuéa elektronska mikroskopija

SEM mikrofotografije praha hidroksiapatita prikazane su na slici 5.10. Svi
prahovi se sastoje od velikih aglomerata koji su saCinjeni od kristalita malih
dimenzija. Sferni aglomerati se mogu videti na mikrofotografijama uzoraka HA 1 i
HATII (slike 5.10a i c) dok se plocaste forme uocavaju na mikrofotografijama
uzoraka HA Il i HA 1V (slike 5.10b i d). Prema ovim rezultatima moze se zakljuciti
da morfologija aglomerata zavisi od pH vrednosti rastvora koji se koristi za
elektrohemijsku sintezu praha. Naime, prahovi hidroksiapatita dobijeni
elektrohemijskom sintezom na niZoj vrednosti pH (HA I i HA IIL, pH 9,0) izgradeni
su od sfernih aglomerata, dok prahovi hidroksiapatita dobijeni sintezom na vecoj

pH vrednosti (HAIIl i HA 1V, pH 12,0) imaju plocastu formu. Dodatno, na osnovu
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SEM analize moZe se zakljuciti da primenjena gustina struje za elektrohemijsku

sintezu, ne utice na morfologiju praha hidroksiapatita.

v~ e

(d)
Slika 5.10. SEM mikrofotografije praha hidroksiapatita: (a) HA I, (b) HA 11, (c) HA 111,
(d) HA IV.

Velicina kristalita od 21,6 nm za prah HA |, odredena iz rendgenske difrakcije
na polikristalnom uzorku praha HAT (tabela 5.4.), ukazuje na Cinjenicu da se
aglomerati formiraju tokom procesa susenja, $to je potvrdeno SEM analizom (slika
5.10a). Ovakve tvrdnje su u saglasnosti sa podacima u literaturi gde je ovakvo
ponaSanje sistema opisano kao mehanizam nukleacija-agregacija-aglomeracija-
rast kristala [222]. Prema predloZenom mehanizmu, formiranje kristala se
odigrava kroz nekoliko stupnjeva; (a) nukleacija i rast nukleusa do formiranja

kristalita nanometarskih dimenzija, (b) agregacija primarnih nanokristala pod
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uticajem fiziCkog privlac¢enja, (c) dalji rast kristala i formiranje stabilnih

aglomerata.

5.1.2.5. Diferencijalna termijska i termogravimetrijska analiza

DTA krive za prahove hidroksiapatita HAI, HAII i HAIIl prikazane su na

slici 5.11.
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Slika 5.11. DTA krive za prahove hidroksiapatita HA I, HA 11 i HA I11.

Prvi endotermni pik koji se uoc¢ava na DTA Kkrivama nalazi se na oko 80 °C i
moZe se pripisati desorpciji molekula vode adsorbovanih na povrsini kristalita. Na
temeraturi oko 300 °C javlja se jak egzotermni pik koji odgovara sagorevanju
organskog jedinjenja, $Sto u ovom sistemu predstavlja sagorevanje zaostalog EDTA
[225]. Slededi egzotermni pik se javlja na temperaturi od 1305 °C, ukazujuci na
dekompoziciju hidroksiapatita u anhidrovani kalcijum-fosfat, kao S3to je
trikalcijum-fosfat (TCP), Ca3(PO4)2. Naime, prema literaturi, na temperaturama u
intervalu 1200 - 1400 °C dolazi do dekompozicije hidroksiapatita u trikalcijum-

fosfat, pa su na temperaturi od 1280 °C zajedno prisutni dobro kristalisali

72



hidroksiapatit i 3-TCP, dok se na temperaturama iznad 1350 °C, 3-TCP reverzibilno
transformise u o-TCP [226].

Gubitak mase i temperature koje ukazuju na faznu transformaciju odredene
su termogravimetrijskom analizom. Na slici 5.12a prikazane su TG krive prahova
hidroksiapatita u temperaturnom intervalu izmedu 23 - 1400 °C, dok su na slici

5.12b prikazane diferencijalne termogravimetrijske krive.
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Slika 5.12. TG krive (a) i diferencijalne TG (DTG) krive prahova hidroksiapatita HA I,
HAIIi HA 11l

TG krive prahova hidroksiapatita imaju tri stupnja gubitka mase. Prvi stupanj
se javlja u oblasti temperatura od 23 °C do ~80 °C (slika 5.12a), sa oStrim pikovima
na DTG krivama koji odgovaraju temperaturama od 71, 63 i 76 °C za prahove
hidroksiapatita HAI, HAII i HAIII, redom (slika 5.12b). Ovaj stupanj odgovara
desorpciji molekula vode koji su adsorbovani na povrsini kristalita. Drugi stupanj
gubitka mase na TG krivama se uocava u temperaturnom intervalu izmedu 80 i
530 °C (slika 5.12a), sa oStrim pikovima na DTG krivama na temperaturama od
301, 309 i 323 °C za uzorke prahova hidroksiapatita HA I, HA Il i HAIII, redom.
Ovaj stupanj odgovara sagorevanju organske materije (EDTA). Tre¢i stupanj
gubitka mase se uocava na TG krivama u temperaturnom intervalu od 530 do
1400 °C (slika 5.12a), sa pikovima na DTG krivama na temperaturama od pribliZzno
930 °C i 1305 °C za sve ispitivane uzorke prahova hidroksiapatita. Endotermni pik

na temperaturi od ~930 °C moZe se pripisati dehidroksilaciji hidroksiapatita i
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formiranju oksihidroksiapatita, Ca10(PO4)s(OH)2-2xOx0x, gde O predstavlja
vakanciju i x<1 [227]. Sledec¢i egzotermni pik, koji se javlja na 1305 °C ukazuje na
dekompoziciju hidroksiapatita u anhidrovani Kkalcijum-fosfat kao Sto je
trikalcijum-fosfat.

Ukupan gubitak mase u ispitivanom temperaturnom intervalu izmedu 23 i
1400 °C je iznosio 13,3 mas%, 14,5 mas% i 13,7 mas% za uzorke HAI, HAII i
HAII, redom, Sto se moZe pripisati desorpciji molekula vode adsorbovanih na
povrSini kristalita, dehidroksilaciji hidroksiapatita do oksihidroksiapatita i
dekompoziciji hidroksiapatita do trikalcijum-fosfata.

Na osnovu rezultata DTA/TG analize moZe se zakljuciti da eksperimentalni
uslovi elektrohemijske sinteze prahova hidroksiapatita (primenjena gustina struje
i pH vrednost rastvora) ne uticu znacajno na gubitak mase i na temperature koje

odgovaraju faznim transformacijama tokom procesa zagrevanja.

5.2. Elektrohemijski postupci dobijanja prevlaka

5.2.1. Elektroforetsko taloZenje prevlaka monetita na titanu iz

etanolske suspenzije

5.2.1.1. Uticaj napona i vremena taloZenja na masu prevlaka

monetita

Etanolska suspenzija praha monetita, dobijenog elektrohemijskom sintezom
pri gustini struje od 137 mAcm2 i pH vrednosti od 5,0, kao Sto je opisano u
poglavlju 4.1.1, pripremljena je dodavanjem 1,0 g nanocesticnog praha monetita u
100 ml apsolutnog etanola. pH vrednost suspenzije je podeSena na 1,2, kao Sto je
opisano u poglavlju 4.2.1. Prevlake monetita na titanu dobijene su elektroforetskim
taloZenjem iz etanolske suspenzije.

Uticaj parametara elektroforetskog taloZenja na morfologiju i debljinu
prevlake je veoma veliki kod taloZenja bioaktivnih materijala. Ispitivan je uticaj
vremena i napona taloZenja na masu i poroznost prevlaka monetita na titanu u

intervalu napona od 10 do 50 V, za vremena taloZenja od 1 do 30 min.
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Zavisnost gustine struje od vremena taloZenja prevlaka monetita, pri
konstantnom naponu, U, prikazana je na slici 5.13. Tip krive odgovara taloZenju
poroznog filma. Vrednost gustine struje, tokom elektroforetskog taloZenje, ne
dostiZe nultu vrednost, $to ukazuje na cinjenicu da su prevlake porozne i da se

dalje taloZenje Cestica odvija mehanizmom taloZenja kroz porozan film.

60
._ u/v
: —10
500 ¢ 20
I ..... 30
T i
k= t S
[S] o]
< 30 %
£
~ -5
iy
20
10F % %
e
0 1 1 1 1 L 1 L

t / min

Slika 5.13. Zavisnost gustine struje od vremena taloZenja za razlicite vrednosti

napona.

Na slici 5.14. prikazan je uticaj vremena taloZenja, t, na masu prevlaka
monetita na titanu, m, za razliCite vrednosti primenjenog napona. Za sve
primenjene napone taloZenja, produzavanje vremena talozenja do 20 min
povecava masu prevlaka monetita jer je broj cestica koje dospevaju na katodu sve
veCi. Sa druge strane, produZavanje vremena taloZenja preko 20 min ne utice
znacajno na masu prevlake monetita jer dolazi do izdvajanja velike kolic¢ine
vodonika koji se akumulira na katodi i formira veéi broj pora u prevlaci. Na osnovu
razmatranja eksperimentalnih rezultata moZe se zakljuciti da je optimalno vreme

taloZenja prevlaka monetita na titanu 20 min.
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Slika 5.14. Zavisnost mase prevlaka monetita na titanu od vremena taloZenja za

razli¢ite vrednosti napona.

Uticaj napona, U, na masu prevlake monetita na titanu, m, za razlicita

vremena taloZenja, prikazan je na slici 5.15.

t / min

m/ mg

u/v

Slika 5.15. Zavisnost mase prevlaka monetita na titanu od napona taloZenja za

razli¢ita vremena taloZenja.
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Porast napona taloZenja do 30V, za sva vremena taloZenja, dovodi do
povetanja mase prevlake. Prema jednaCinama (2) i (3), povetanje napona
povecava brzinu migracije Cestica i, kao posledicu, poveava masu prevlake
monetita. Brzina reakcije izdvajanja vodonika se, kao nepoZeljan proces, takode
povecava sa porastom napona, tako da je kolic¢ina izdvojenog vodonika veca, Sto
ima za posledicu povecanje poroznosti prevlake monetita. Iz tog razloga, masa
prevlake monetita se smanjuje na naponima vec¢im od 30 V za vremena taloZenja
od 20 i 30 min [104].

Na osnovu prethodnih rezultata, moZe se zakljuciti da je prevlaka monetita
najvece mase dobijena taloZenjem na naponu od 30V i za vreme taloZenja od

20 min.

5.2.1.2. Rendgenska difrakciona analiza

Na slici 5.16. prikazan je difraktogram prevlake monetita na titanu
elektroforetski talozene na naponu od 30V za vreme od 20 min. Difrakcioni
maksimumi odgovaraju monetitu i titanu (potiCe od supstrata). Difrakcioni
maksimumi za monetit su relativno Siroki, Sto ukazuje na malu veli¢inu kristalita.
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Slika 5.16. Difraktogram previake monetita na titanu elektroforetski taloZene na

naponu od 30 V za vreme taloZenja od 20 min.
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5.2.1.3. Skenirajuca elektronska mikroskopija

Na slici 5.17. prikazane su SEM mikrofotografije prevlaka monetita na titanu
dobijene elektroforetskim taloZenjem na naponima od 20, 30 i 50V za vreme

taloZenja od 20 min.

Slika 5.17. SEM mikrofotografije prevlaka monetita na titanu elektroforetski
taloZene na (a) 20V, (b) 30 Vi (c) 50 V za vreme taloZenja od 20 min.

SEM mikrofotografije prevlaka monetita na titanu analizirane su primenom
metode analize slike (eng. Image analysis, ImageProPlus program, verzija 4).
Primenom ovog programa odredena je srednja vrednost povrSine pora, srednji
pre¢nik pora kao i procenat povrSine prevlake monetita pokriven porama

(poroznost). Rezultati su prikazani su tabeli 5.6.

Tabela 5.6. Vrednosti srednje povrsine pora, srednjeg precnika pora i poroznosti za
previake monetita elektroforetski taloZenih na titanu na razlicitim naponima za

vreme taloZenja od 20 min

Srednja  vrednost Srednja vrednost

Uslovi taloZenja Poroznost, %
povrsine pora, um2?  precnika pora, um
U=20V,t=20min 0,12 0,24 9,95
U=30V,t=20min 0,03 0,14 7,32
U=50V,t=20min 0,13 0,27 10,73

Prema rezultatima prikazanim u tabeli 5.6., uocava se da napon taloZenja
utiCe na poroznost prevlake monetita. Minimalne vrednosti za srednju povrsinu

pora, srednji precnik pora i poroznost dobijene su za prevlaku taloZenu na naponu
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od 30 V za vreme taloZenja od 20 min, odnosno za prevlaku koja ima najveéu masu
(slika 5.14.). Ovo se moZe objasniti ¢injenicom da je, na nizim naponima, koli¢ina
izdvojenog vodonika manja, manja je akumulacija vodonika na katodi, pa je samim
tim manja i koli¢ina vodonika koja napusta povrSinu elektrode prolazeéi kroz
prevlaku, ostavljaju¢i unutar prevlake vakancije i stvaraju¢i manje poroznu
prevlaku. Koli¢ina izdvojenog vodonika na katodi, takode utiCe na vrednost
pre¢nika pora. Naime, veca koliina izdvojenog vodonika moZe da izazove
nestabilno, neuniformno izdvajanja gasa, po principu klju€anja. Ovo stanoviste je u
dobroj saglasnosti sa rezultatima zavisnosti mase prevlake monetita od
primenjenog vremena taloZenja i napona (slike 5.14.1i 5.15., redom).

Na osnovu prethodnih rezultata, moze se zakljuciti da se prevlaka monetita
najvece mase i najmanje poroznosti moZe dobiti taloZenjem na naponu od 30 Vi za
vreme taloZenja od 20 min. Iz tog razloga, prevlaka monetita elektroforetski
taloZena na naponu od 30V za vreme taloZenja od 20 min, odabrana je za dalja

ispitivanja konverzije monetita u hidroksiapatit.

5.2.2. Konverzija prevlake monetita u hidroksiapatit

potapanjem u NaOH

5.2.2.1. Rendgenska difrakciona analiza

Na slici 5.18. prikazan je difraktogram prevlake hidroksiapatita, dobijene
nakon konverzije prevlake monetita, elektroforetski taloZzene na naponu od 30 V za

vreme od 20 min, u 10 % rastvor NaOH tokom 2 h.
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Slika 5.18. Difraktogram prevlake hidroksiapatita dobijene nakon potapanja
prevlake monetita u 10% NaOH.

Identifikovani difrakcioni maksimumi odgovaraju titanu (potice od
supstrata) i hidroksiapatitu. Sirenje difrakcionih maksimuma ukazuje na malu
veliCinu kristalita. Karakteristi¢ni difrakcioni maksimumi za monetit se ne
pojavljuju, Sto ukazuje na Cinjenicu da je kompletna povrsina prevlake monetita
konvertovana u hidroksiapatit.

Konverzija monetita u hidroksiapatit nakon tretiranja sa NaOH je posledica
promene pH sistema. Na pH vrednostima preko 9,0 najstabilniji oblik
kalcijum-fosfata je hidroksiapatit, dok je monetit stabilan u kiselim uslovima, na
znatno nizim pH vrednostima [107,136,228]. Mehanizam konverzije monetita u
hidroksiapatit podrazumeva rastvaranje monetita i naknadno taloZenje
hidroksiapatita. Naime, na medusloju monetit/rastvor dolazi do kontinualnog
rastvaranja monetita, Sto dovodi do povecanja koncentracija jona Ca%* i PO43- i
postiZe se vrednost koja odgovara termodinamickoj ravnotezi za hidroksiapatit. S
obzirom da je pH vrednost preko 9,0, uslovi za taloZenje hidroksiapatita su
postignuti, pa dolazi do formiranja prevlake hidroksiapatita na povrSini monetita

kao prekursora.
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5.2.2.2. Skenirajuca elektronska mikroskopija

Na slici 5.19. je prikazana SEM mikrofotografija prevlake hidroksiapatita,
dobijene nakon konverzije prevlake monetita u alkalnoj sredini. Na
mikrofotografiji se vidi da je povrSina monetita prekrivena kristalitima istaloZenog
hidroksiapatita nanodimenzija. Molski odnos jona kalcijuma i fosfora odreden je
EDS analizom i iznosio je Ca/P=1,67. Ovaj rezultat je u saglasnosti sa rezultatima
dobijenim rendgenskom difrakcijom na polikristalnom uzorku prevlake monetita
nakon konverzije u alkalnoj sredini (slika 5.18.), ukazuju¢i na Cinjenicu da je

hidroksiapatit dobijen konverzijom monetita u alkalnoj sredini stehiometrijski.

Slika 5.19. SEM mikrofotografija prevlake hidroksiapatita dobijene konverzijom

prevlake monetita u 10% NaOH.

5.2.3. Elektroforetsko talozenje prevlaka hidroksiapatita na

titanu iz etanolske suspenzije

5.2.3.1. Modifikacija povrsine previaka hidroksiapatita na

titanu jonskim snopovima (implantacija jona N** i Ar¢+)

5.2.3.1.1 Rendgenska difrakciona analiza i skenirajuc¢a
elektronska mikroskopija praha i

neimplantirane prevlake hidroksiapatita

Prah hidroksiapatita, upotrebljen za elektroforetsko taloZenje prevlake

hidroksipatita na titanu dobijen je hidrotermalnom sintezom, kao $to je opisano u
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poglavlju 4.2.2. Na slici 5.20. prikazan je difraktogram praha hidroksiapatita
(JCPDS kartica br. 09-0432). Veli¢ina Kristalita, racunata je za ravan (002), koja
odgovara difrakcionom maksimumu hidroksiapatita na uglu od ~26°26, je
43,4 nm, i odredena je primenom racunarskog programa WinFit [216], koji vrsi

izratuvananja na osnovu Sererove jednacine (jednacina (17)).
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Slika 5.20. Difraktogram praha hidroksiapatita.

Na slici 5.21. prikazana je SEM mikrofotografija praha hidroksiapatita
dobijenog hidrotermalnom metodom. MoZe se videti da su Cestice hidroksiapatita
sferne i da je svaka od njih sastavljena od velikog broja aglomerata nanometarskih
dimenzija. Naime, veli¢ina kristalita praha hidroksiapatita je 43,4 nm. Sa druge
strane, na slici 5.21. se vide sferne cCestice cija je veli¢ina od 1 pm do 3 pm. Ovo
ukazuje na ¢injenicu da se aglomerati stvaraju tokom procesa susenja. Ova tvrdnja
je u dobroj saglasnosti sa literaturom, gde se ovakvo ponaSanje sistema opisuje

mehanizmom nukleacija-agregacija-aglomeracija-rast kristala [222].

82



Slika 5.21. SEM mikrofotografija praha hidroksiapatita.

Etanolska suspenzija praha hidroksiapatita za elektroforetsko taloZenje
pripremljena je dodavanjem 1,0 g praha u 100 ml etanola. Stabilizacija suspenzije
je postignuta dodavanjem 10% HCI, tako da je pH vrednost bila 2,0.
Elektroforetsko taloZenje je izvedeno na naponu od 30 V za vreme taloZenja od
30s. Na slici 5.22. prikazan je difraktogram neimplantirane prevlake
hidroksiapatita elektroforetski taloZene na titanu. Difrakcioni maksimumi
odgovaraju hidroksiapatitu i titanu (potice od supstrata). Poredenjem
difraktograma za prah i prevlaku hidroksiapatita (slike 5.20. i 5.22., redom), moZe

se zakljuciti da tokom elektroforetskog taloZenja ne dolazi do promene u sastavu

hidroksiapatita.
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Slika 5.22. Difraktogram neimplantirane prevlake hidroksiapatita na titanu.
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SEM mikrofotografija neimplantirane prevlake hidroksiapatita (slika 5.23.)

prikazuje povrsinu prevlake, homogenu i bez pukotina.

Slika 5.23. SEM mikrofotografija neimplantirane prevlake hidroksiapatita na titanu.

5.2.3.1.2 Rendgenska difrakciona analiza i skenirajuca
elektronska mikroskopija implantiranih

prevlaka hidroksiapatita jonima azota i argona

Prevlake hidroksiapatita su implantirane razli¢itim dozama jona N4+ i Aré+
koje su iznosile 1 x 1015, 1x 1016 i 1 x 1017 jon cm-2. Karakterizacija implantiranih
prevlaka uradena je rendgenskom difrakcijom na polikristalnom uzorku i
skeniraju¢om elektronskom mikroskopijom, dok je SRIM (eng. Stopping and Range
of Ions in Matter) proracun primenjen u cilju odredivanja dubine prodiranja jona
tokom implantacije, u prevlaku hidroksiapatita. SRIM proracun je primenjen za
jone azota i argona koji su implantirani u prevlaku hidroksiapatita, pri ¢emu su
joni imali energiju od 60 keV i 90 keV, redom. Za proracun dubine prodiranja jona
u prevlaku, uzeta je vrednost za gustinu prevlake od 3,06 g cm-3. IzraCunate
vrednosti za projektovani domet, Rp, i odgovarajuca standardna devijacija, ARy, kao
i gubitak energije u sudarima sa elektronskim omotacem (dE/dx)e i gubitak
energije u sudarima jezgra (dE/dx)n, za jone azota i argona, prikazane su u tabeli

5.7.
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Tabela 5.7. Izracunate vrednosti za projektovani domet, R, standardnu devijaciju,
ARy, gubitak energije u sudarima sa elektronskim omotacem (dE/dx). i gubitak

energije u sudarima jezgra (dE/dx)n, za jone azota i argona

Jon N4+ Aré+
Energija (keV) 60 90

Rp (nm) 134 78

ARp (nm) 47 20
(dE/dx)e (eV/nm) 2,6 x 102 3,2 x 102
(dE/dx)n (eV/nm) 1,1x102 6,7 x 102

Prema rezultatima prikazanim u tabeli 5.7, moZe se zakljuciti da ¢e joni
argona manje prodreti u prevlaku HA nego joni azota. S obzirom na €injenicu da je
kod jona azota dominantan gubitak energije u sudarima sa elektronskim
omotacem, a kod jona argona preovladava gubitak energije u sudarima sa jezgrima,
moze se re¢i da se joni argona usporavaju i da trpe mnogo vece sudare jezgra,
ukazujuci na to da teZi joni (joni argona) izazivaju znatno vecu gustinu energije od
laksih jona (jona azota) [229]. Rapodela jona po pokretnoj meti tokom implantacije
jonima argona je znacajno Sira u poredenju sa raspodelom za jone azota tokom
implantacije u HA prevlaku. Kao posledica, povrSinska erozija HA prevlake usled
gubitka energije u sudarima sa elektronskim omota¢em (implantacija jona azota)
nije prisutna i samo se pojavljuje erozija izazvana elasti¢nim sudarima izmedu jona
koji se implantiraju i povrsSinskih atoma (rasprsSivanje usled sudara). Preciznije
receno, koeficijent rasprSivanja je znacajno izraZeniji kod implantacije jonima
argona (2,3 at/jon) u poredenju sa koeficijentom rasprSivanja pri implantaciji
jonima azota (0,43 at/jon), kao Sto je izracunato primenom SRIM programa.

Dodatno, jonski snop mozZe da utice na morfologiju povrSine na koju je
usmeren [230,231]. Skenirajuca elektronska mikroskopija je primenjena za analizu
morfologije povrSine HA prevlake nakon implantacije jonima argona i azota. Slike
5.24a-c prikazuju SEM mikrofotografije povrSine prevlake HA nakon implantacije
jonima azota, energije 60 keV, sa tri razliCite doze od 1x 1015 1x10%6 i 1x 1017

jon cm2, redom Na slikama se uocava da razliCite doze jona za implantaciju ne
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uticu na morfologiju povrsine nakon implantacije jonima azota, u poredenju sa
neimplantiranim prevlakama (slika 5.23.). MoZe se uociti da je promena povrSine
prevlake tokom implantacije jonima azota zanemarljiva. Sa druge strane, rezultati
pokazuju da implantacija jona argona uti¢e na morfologiju povrSine prevlake HA.
SEM mikrofotografije, prikazane na slici 5.25., prikazuju prevlake HA implantirane
jonima argona energije 90 keV, sa tri razli¢ite doze od 1x 1015, 1x 1016 i 1x 1017
jon cm2. Morfologija prevlaka HA nije znacajno promenjena nakon implantacije
jonima argona sa niZim dozama (slika 5.25a i b), samo se moZe uociti mali porast
hrapavosti povrSine u poredenju sa neimplantiranim uzorcima (slika 5.23.). Sa
druge strane, morfologija povrSine se znacajno menja nakon implantacije jonima
argona sa vecom dozom (1 x 1017 jon cm2), kao Sto je prikazano na slici 5.25c.
Znacajno izraZenija promena u morfologiji povrsSine se uocava kao pojava koni¢nih
formi. Uocene koni¢ne forme oznacene su strelicama na slici 5.25c. Ovakvi oblici su
posledica efekta rasprSivanja tokom interakcije jona argona sa HA prevlakom.
Prema tome, modifikacija povrSine prevlake HA je posledica promena u strukturi

koje izazivaju joni argona oStecenjima i povrSinskom erozijom [86].

LSum, ‘ . L |

Sum

Slika 5.24. SEM mikrofotografije prevlaka HA implantiranih jonima azota sa

dozama: (a) 1 x 1015 jon cm?2, (b) 1 x 1016 jon cm~<i (c) 1 x 107 jon cm2.
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(b)
Slika 5.25. SEM mikrofotografije previaka HA implantiranih jonima argona sa

dozama: (a) 1 x 10*5 jon cm, (b) 1 x 1016 jon cm2 i (c) 1 x 1017 jon cm*2.

Na slikama 5.26. i 5.27. prikazani su difraktogrami prevlaka HA
elektroforetski taloZenih na titanu, implantiranih razli¢itim dozama jona azota i

argona, redom.
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Slika 5.26. Difraktogrami prevlaka HA implantiranih jonima azota dozama:

(a) 1x 105 jon cm?2, (b) 1x 1016 jon cm~2i(c)1x 1017 jon cm™=.
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Slika 5.27. Difraktogrami prevlaka HA implantiranih jonima argona dozama:

(a) 1x101% jon cm?, (b) 1 x 1016 jon cm2i (c) 1 x 1017 jon cm™2.

Difraktogrami prikazuju prisustvo hidroksiapatita i titana (potice od
supstrata) i u slucaju neimplantiranih prevlaka (slika 5.22.), kao i u slucaju
implantiranih prevlaka jonima azota i argona (slike 5.26. i 5.27, redom). Polazni
sastav prevlaka HA je o¢uvan i nakon implantacije.

Uticaj doze implantitanih jona na relativni intenzitet difrakcionih
maksimuma na uglu 26°26, za HA prevlake implantirane jonima azota prikazan je

na slici 5.28a, a za prevlake HA implantirane jonima argona na slici 5.28b.
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Slika 5.28. Uticaj doze implantiranih jona na relativni intenzitet difrakcionih

maksimuma na uglu 26°206, za (a) HA prevlake implantirane jonima azota i (b) HA

prevlake implantirane jonima argona.

Na slici 5.29. prikazana je zavisnost veliCine Kristalita prevlake HA, racunata

za ravan (002), koja odgovara difrakcionom maksimumu na uglu 26°26, od doze

implantiranih jona azota i argona. VeliCina kristalita izraCunata je primenom

programa WinFit [216]. Povecanje doze implantiranih jona dovodi do smanjenja

veli¢ine kristalita, za obe vrste implantiranih jona.

Velic¢ina kristalita / nm
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Slika 5.29. Zavisnost velicine kristalita prevlaka HA, racunate za ravan (002), od

doze implantiranih jona azota i argona.
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Sa slike 5.28a se moZe uociti da relativni intenzitet refleksija na uglu 26°20
opada sa porastom doze jona azota. Ovakvo ponasSanje ukazuje da je smanjenje
stepena kristaliniteta HA prevlake, kao i veli¢ine kristalita (slika 5.29.) posledica
gubitka energije u sudarima sa elektronskim omotacem. Ovo je u saglasnosti
rezultatima prikazanim u literaturi [232,233] Sto potvrduje da transfer energije
dovodi do smanjenja stepena kristaliniteta. Sa slike 5.28b se uocava da relativni
intenzitet refleksije na 26°26 opada nakon implantacije jonima argona pri dozi od
1x 1015 jon cm2. Pri ve¢im dozama jona za implantaciju od 1x 1016 i 1x 1017
jon cm-2, relativni intenziteti imaju neznatan porast. Ovakve promene u strukturi,
tj. smanjenje stepena kristaliniteta HA prevlaka i nakon toga porast stepena
kristaliniteta, sa jedne strane, kao i smanjenje veli¢ine kristalita (slika 5.29.), mogu
se pripisati Cinjenici da gubitak energije u sudarima sa jezgrima dominira kod
implantacije jonima argona. Pri niZim dozama jona za implantaciju, smanjenje
stepena Kkristaliniteta je viSe izrazeno, dok je pri porastu doze jona za implantaciju,
usled razmene toplote tokom implantacije, moguée izazvati rekristalizaciju
hidroksiapatita.

Slike 5.30. i 5.31. prikazuju zavisnost parametara jedini¢ne cCelije HA, a i c,
kao i zapremine jedini¢ne celije HA, od doze implantiranih jona azota i argona,
redom. Vrednosti za parametre jediniCne celije i zapreminu jedini¢ne celije za
neimplantirane uzorke HA prevlake (koje odgovaraju, na dijagramu, dozi 0), date
su u cilju poredenja rezultata.

Na slici 5.30. se uo¢ava da parametri jedini¢ne Celije a i ¢, kao i zapremina
jedinicne cCelije HA, rastu sa porastom doze jona azota. Slicno, parametri jedini¢ne
Celije a i ¢, kao i zapremina jedini¢ne ¢elije HA, rastu nakon implantacije jonima
argona sa dozom 1 x 1015 jon cm2 (slika 5.31.). Pri veéim dozama jona argona,
(1x10%i1x1017 jon cm-2), parametri jediniCne Celije i zapremina jedinicne Celije
HA opadaju sa porastom doze. Ove promene u strukturi su posledica razli¢itih
mehanizama transfera energije za jone azota i argona tokom implantacije u HA
prevlaku. Kod implantacije jonima azota dominantan je gubitak energije usled
sudara sa elektronskim omotaCem, dok je kod implantacije jonima argona

dominantan gubitak energije usled sudara sa jezgrima.
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5.2.4. Elektrohemijsko taloZenje prevlaka brusita na titanu

5.2.4.1. Katodna polarizaciona merenja

Mehanizam elektrohemijskog taloZenja kalcijum-fosfatnih prevlaka moze se
predstaviti slede¢im grupama reakcija [127,179,183,184,186,194,197]:
-elektrohemijske reakcije (reakcija izdvajanja vodonika iz razlicitih jona prisutnih
u rastvoru i/ili iz molekula vode na visokim pH vrednostima, kao sporedna
reakcija),

-kiselo-bazne reakcije (konsekutivni prelazi fosfatnih jona u funkciji pH),
-reakcije taloZenja (taloZenje kalcijum-fosfata).

U zavisnosti od pH vrednosti elektrolita u prielektrodnom sloju, tokom
elektrohemijskog taloZenja, mogu se dobiti prevlake kalcijum-fosfata razlicite
strukture i sastava. RazliCite fosfatne grupe, H2PO4-, HPO4% i PO43-, su stabilne pri
razli¢itim pH vrednostima rastvora [125,190]. U slucaju elektrohemijskog
taloZenja, pH vrednost u prielektrodnom sloju je funkcija potencijala na kome se
prevlaka formira, usled reakcije izdvajanja vodonika [234].

Katodna polarizaciona kriva za Ti u rastvoru Kkoji je sadrzao 0,042 M
Ca(NO03)21 0,025 M NH4H2PO4 prikazana je na slici 5.32.

-1,0

stupan;j [
-1,2

-1,4

stupan;j II

-1,6

-1,8

-2,0

E /V (vs. ZKE)

-2,2

-2,4

'2:6 Ly M|

j/Acm”®

Slika 5.32. Katodna polarizaciona kriva za Ti u rastvoru koji je sadrZao 0,042 M

Ca(NO3)210,025 M NH4HPO,.
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Na polarizacionoj krivoj moguce je uociti tri razli¢ita stupnja. U prvom
stupnju (na oko -1,15V vs. ZKE), minimalna polarizacija elektrode izaziva porast
gustine struje za dva reda veliCine. Ovaj stupanj odgovara vremenu taloZenja od
oko 10s, na priblizno konstantnom potencijalu. U drugom stupnju (odgovara
znatno duZem vremenu taloZenja od oko 12,5 min), znaCajna promena potencijala
u intervalu od -1,2V do -1,9V (vs. ZKE) pracena je porastom gustine struje od
samo pola reda veliCine, sa prevojnom tackom oko -1,5 V. Tre¢i stupanj (odgovara
vremenu taloZenja od priblizno 18,5 min) ukazuje na znacajan porast gustine
struje i pad potencijala od -1,9 Vdo -2,5 V [184].

Pocetni, prvi stupanj taloZenja, koji odgovara oblasti potencijala od oko
-1,15V (slika 5.32., stupanj I), moZe se pripisati izdvajanju vodonika usled
redukcije NH4* jona, koji potiCe iz polazne komponente NHiH>PO4, prema
jednacini:

2NH4* + 2e” = Hz + 2NH3 (20)
Reakcija (20) moze izazvati lokalni porast pH, u prielektrodnom sloju, do vrednosti
samopuferovanja amonija¢nog rastvora (NH4*/NH3), na pH vrednost oko 9 [198].
Kao posledica lokalne promene pH vrednosti, jon H2POs (potic¢e iz polaznog
jedinjenja NH4H2PO4) prelazi u HPO42". Prisustvom jona CaZ2*, koji potice iz polazne
komponente Ca(NO3)2 i jona HP042", uslovi za taloZenje brusita su postignuti, tako
da se na povrsini katode talozi prevlaka brusita, prema jednacini:

CaZ* + HPO4%Z + 2H20 — CaHPO4°2H20 (21)
S obzirom da je znacajan deo povrsSine elektrode zauzet prevlakom, brzina reakcije
(20) se smanjuje, Sto se registruje kao znacajno sporiji porast katodne gustine
struje u intervalu potencijala od -1,2V do -1,9V (slika 5.32., stupanj II). Treba
ista¢i da se u ovoj oblasti potencijala, paralelno sa reakcijom taloZenja prevlake,
moZe odigravati reakcija izdvajanja vodonika iz HPO42- [234]:

2HPO42™ + 2e” = 2P04* + H> (22)
Posto pH samopuferuju¢eg amonijacnog rastvora u prielektrodnom sloju ima
vrednost oko 9, najstabilniji oblik fosfatnog jona je HPO42-. Fosfatni jon u obliku

PO43- nije stabilan pri pH vrednosti priblizno 9 [190,234], tako da on ponovo
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prelazi u fosfatni jon oblika HPO4%". Iz tog razloga moZe se smatrati da je jedini
oblik fosfatnog jona, prisutan u blizini elektrode HPO4%™ jon.

Na potencijalima nizim od -1,9 V (slika 5.32., stupanj III), odigrava se reakcija
izdvajanja vodonika iz molekula vode prema jednacini (4).

Na osnovu predloZenog mehanizma, moze se zaklju¢iti da je, zbog
samopuferujucih osobina rastvora, jedini stabilan jon HP0O42", i da se na katodi, u
Citavom ispitivanom opsegu gustina struja i vremena, taloZi samo brusit, Sto ce
kasnije biti potvrdeno i XRD analizom (poglavlje 5.2.4.3) [184].

Za prevlaku brusSita, taloZenu na gustini struje od 10 mA cm2 i za vreme
taloZenja od 15 min, snimljena je hronopotenciometrijska kriva (slika 5.33) iz

rastvora koji je sadrzao 0,042 M Ca(NO3)21i 0,025 M NH4H2POa,.
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Slika 5.33. Hronopotenciometrijska kriva za elektrohemijsko taloZenje brusita na

gustini struje od 10 mA cm-2.

Za veoma kratka vremena taloZenja, do 4 s, mogu se uociti dva stupnja (slika
5.33, inset I): stupanj 1, tokom prve sekunde taloZenja, sa odgovaraju¢im
potencijalom od -1,8V i stupanj 2, tokom naredne 3s, sa odgovarajué¢im
potencijalom od oko -2,5V. Nagibi ova dva stupnja se razlikuju, ukazujuc¢i da

stupanj 1 odgovara brZoj elektrohemijskoj reakciji, dok stupanj 2 odgovara sporijoj
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elektrohemijskoj reakciji. Ovo je u saglasnosti sa predloZzenim mehanizmom
formiranja prevlake brusita na titanu [127,179,183,184,194,197].

Naime, na potencijalima do -1,9V odigravaju se dva procesa: izdvajanje
vodonika iz jona NH4*, (jednacina (20)), Sto dovodi do lokalnog povecanja pH
vrednosti na pribliZzno 9 i do konverzije jona H2PO4 u jon HPO4?-. U prisustvu Ca%*
jona dolazi do formiranja brusita na elektrodi prema jednacini (21). Paraleno
reakciji taloZenja brusSita, odigrava se reakcija izdvajanja vodonika na katodj, Sto se
manifestuje kao smanjenje nagiba na hronopotenciometrijskoj krivoj (slika 5.33,
inset I, stupanj 2). Na potencijalima niZim od -1,9 V, odigrava se reakcija izdvajanja
vodonika iz vode (jednacina (4)), Sto dovodi do formiranja velike koli¢ine H:
molekula. 1z tog razloga se na potencijalima do -2,5V odigravaju dve paralelne
reakcije: taloZenje i rast brusita i, sa druge strane, elektrohemijska reakcija
izdvajanja vodonika. Obe reakcije dovode do zaposedanja elektrode putem
formiranja porozne prevlake brusita. Nakon prvog intervala od 4s,
elektrohemijsko taloZenje brusita se odigrava uglavnom po mehanizmu taloZenja
kroz porozan film i ovaj stupanj je predstavljen maksimumom na
hronopotenciometrijskoj krivoj Sto je praceno daljim padom potencijala u toku
narednih 200 s (slika 5.33, inset II). Za duza vremena taloZenja potencijal raste, Sto
se moZe objasniti ¢injenicom da izdvojeni vodonik napusta povrSinu elektrode. Kao
posledica oslobadanja mesta na elektrodi, brusit se taloZi na viSe slobodnih mesta,
S$to, u krajnjem stadujumu, dovodi do povecanja mase prevlaka bruSita. PredloZeni
mehanizam je u saglasnosti sa zavisno$¢u mase prevlake bruSita od vremena za

konstantne gustine struje taloZenja, Sto ¢e biti analizirano u poglavlju 5.2.4.2.

5.2.4.2. Uticaj gustine struje i vremena taloZenja na masu

prevlaka brusita

Uticaj vremena taloZenja, t, na masu prevlaka brusita, m, elektrohemijski

taloZenih na razli¢itim gustinama struje, prikazan je na slici 5.34.
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Slika 5.34. Zavisnost mase prevlake brusita na titanu od vremena taloZenja za

razli¢ite vrednosti gustine struje.

Za sve vrednosti gustine struje, produZavanjem vremena taloZenja povecava
se masa prevlake brusSita, jer veca koliina jona dospeva na katodu, dostizuci
maksimalnu vrednost izmedu 17 i 20 min, u zavisnosti od primenjene gustine
struje. Nakon toga, vrednosti za masu prevlake dostiZu minimalnu vrednost za
vreme taloZenja od 25 min. Ovo je moguce objasniti na slede¢i nacin: produzavanje
vremena taloZenja povecava koli¢inu izdvojenog vodonika na katodi, prema
jednacini (4), Sto znaci da mehuri vodonika prekrivaju povrsinu elektrode u vecoj
meri, pa ostaje manje slobodnih mesta (manja slobodna povrsina) za taloZenje
prevlake brusita. Ovo smanjuje brzinu taloZenja prevlake i na taj nac¢in dovodi do
smanjenja mase prevlake, nakon postizanja maksimalne vrednosti (slika 5.34.).
Ovo se moZe, takode, dovesti u vezu sa ljuS¢enjem prevlake usled formiranja
vodonika na elektrodi. Na ovaj nacin, stvaraju se slobodna mesta na elektrodi (koja
su prethodno bila zauzeta prevlakom ili mehurima vodonika) na kojima dolazi do
taloZenja nove koliCine prevlake, Sto se manifestuje kao znacajno povecanje mase
prevlake nakon 25 min taloZenja (slika 5.34.). Ovakvo tumacenje je zasnovano na
¢injenici da se maksimumi na krivama lagano pomeraju ka kra¢im vremenima za
vecCe vrednosti gustine struje (slika 5.34.). Reakcija izdvajanja vodonika ima vecu

brzinu na ve¢im gustinama struje, pa se iz tog razloga oslobadanje novih mesta na
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elektrodi za taloZenje prevlake deSava nesto ranije. Ukratko, mozZe se zakljuciti
slede¢e: povecanje mase prevlake sa produZavanjem vremena taloZenja je
posledica dve kompetitivne reakcije - taloZenja prevlaka brusita i rasta prevlake i,
sa druge strane, elektrohemijske reakcije izdvajanja vodonika. Dalje produzavanje
vremena taloZenja, do 30 min, dovodi do porasta mase prevlake za sve gustine
struje. Ovo je znatno izraZenije na viSim gustinama struje jer je brzina reakcije
izdvajanja vodonika znatno veca, ali je, sa druge strane i brzina formiranja
mehurova vodonika i njihova brzina napustanja povrSine elektrode veca, Sto
omogucava dalje taloZenje prevlake. Iz tog razloga, najveca masa prevlake dobija
se za najduze vreme taloZenja.

Uticaj gustine struje taloZenja, j, na masu prevlaka brusSita, m, za razli¢ita

vremena taloZenja prikazana je na slici 5.35.
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Slika 5.35. Zavisnost mase prevlake brusita na titanu od gustine struje taloZenja za

razli¢ita vremena taloZenja.

Za vremena taloZenja do 25 min, porast gustine struje ne utice znacajno na
masu prevlake brusita. Za najduZe vreme taloZenja (30 min), porast gustine struje
taloZenja do 7 mA cm2 dovodi do porasta mase prevlake. Dalje povecanje gustine
struje ne utie na porast mase prevlake. 1z ovakve zavisnosti mase prevlake od

gustine struje, moguce je zakljuciti da se najve¢a masa prevlake dobija za najduze
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vreme taloZenja od 30 min, dok povecanje gustine struje iznad 7 mA cm2 ne utice

na masu prevlake [184].

5.2.4.3. Rendgenska difrakciona analiza

Na slici 5.36. prikazani su difraktogrami prevlaka brusita dobijenih na
razlic¢itim gustinama struje u intervalu od 5,0 do 10 mA cm-2, za konstantno vreme

taloZenja od 30 min.
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Slika 5.36. Difraktogrami previaka brusita elektrohemijski taloZenih na titanu na
razlicitim gustinama struje (vreme taloZenja: 30 min); *: difrakcioni maksimumi koji

odgovaraju titanu.

Identifikovani difrakcioni maksimumi odgovaraju brusSitu CaHPO4°2H20

(JCPDS Kkartica br. 72-0713) i titanu, koji potice od supstrata (JCPDS kartica br. 89-
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2762). Rezultati XRD analize potvrduju predloZeni mehanizam elektrohemijskog
taloZenje brusita na titanu, opisanog u poglavlju 5.2.4.1 (jednacine (20) do (22)).
Prema literaturi [190], odnos intenziteta najjaceg difrakcionog maksimuma
prevlake i najjaceg difrakcionog maksimuma supstrata, mogu ukazati na poroznost
ili debljinu prevlake. Na slici 5.37. je prikazana zavisnost odnosa intenziteta
najjacih difrakcionih maksimuma za brusSit i titan od gustine struje, za konstantno

vreme taloZenja od 30 min.
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Slika 5.37. Zavisnost odnosa intenziteta najjaceg difrakcionog maksimuma za brusit

i titan od gustine struje (vreme taloZenja: 30 min).

Veli¢ina kristalita bruSita raCunata je za ravan (020) koja odgovara
difrakcionom maksimumu brusita na oko 11° 26, primenom Sererove jednacine
(17) i programa PowderCell [219].

Zavisnost veliCine kristalita od gustine struje taloZenja je prikazana na slici

5.38.
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Slika 5.38. Zavisnost velicCine kristalita prevlaka brusita od gustine struje taloZenja

(vreme taloZenja: 30 min).

Ukoliko je odnos intenziteta difrakcionih maksimuma za brusit i titan veci
(slika 5.37.), prevlaka je ili deblja ili manje porozna od prevlake koja ima manju
vrednost odnosa intenziteta pikova. Na slici 5.37. se vidi da vrednost odnosa
intenziteta raste sa porastom gustine struje do 7 mA cm-2. Kako je ve¢ pokazano,
povecanje gustine struje do 7 mA cm-2 dovodi do povecanja mase prevlake (slika
5.35.), pa se moZe pretpostaviti da je povecanje vrednosti odnosa intenziteta
pikova za gustine struje do 7 mA cm2 posledica povecanja mase prevlake tokom
porasta gustine struje od 5 do 7 mA cm-2. Takode, veli¢ina kristalita raste sa
porastom gustine struje do 7 mA cm-2 (slika 5.38.).

[ako dalje povecanje gustine struje (7-9 mA cm2) ne uti¢e znac¢ajno na masu
prevlake (slika 5.35.), izaziva znacajan pad u vrednosti odnosa intenziteta pikova
(slika 5.37.) i veliCine kristalita (slika 5.38.). Ovakve zavisnosti ukazuju na
postojanje joS jednog fenomena koji utice na morfologiju prevlake: povecanje
poroznosti prevlaka pri porastu gustine struje usled ubrzanog formiranja
mehurova vodonika. Povecanje gustine struje taloZenja, povecava pocetnu brzinu
nukleacije bruSita (jednacina (21)), ali takode dovodi i do povecanja brzine
reakcije izdvajanja vodonika (jednacina (4)). Kao posledica ovih paralelnih

reakcija, nukleacija je ubrzana, dok je, simultano, rast kristala ograni¢en zbog
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velike kolicine mehurova vodonika. Ovo je sasvim suprotan efekat u odnosu na
proces formiranja prevlake na niZim vrednostima gustine struje, gde rast kristala
dominira u odnosu na reakciju izdvajanja vodonika. Ovo znaci da ¢e se u oblasti
visokih vrednosti gustina struje (7-9 mA cm-2) formirati kristaliti manjih dimenzija
(slika 5.38.), dok ¢e prevlake biti poroznije (vidi se na slici 5.37. kao znacajno
smanjenje odnosa intenziteta pikova na gustini struje od 9 mA cm-2). Kao
posledica, minimalna vrednost odnosa intenziteta pikova na gustini struje od
9 mA cm2 ukazuje da prevlaka dobijena na ovoj gustini struje ima najvecu
poroznost zbog najvece kolic¢ine izdvojenog vodonika, jer na visokim vrednostima
gustine struje reakcija izdvajanja vodonika dominira u odnosu na brzinu rasta
kristala brusita.

Na najvecoj primenjenoj gustini struje od 10 mA cm2, odnos intenziteta
difrakcionih maksimuma (slika 5.37.) i veli¢ina kristalita (slika 5.38.) rastu, u
poredenju sa vrednostima ovih veli¢ina dobijenih za gustinu struje taloZenja od
9 mA cm2. S obzirom da je masa prevlake na vrednostima gustina struje od 9 i
10 mA cm sli¢na (slika 5.35.), ovo znaci da je prevlaka taloZena na gustini struje
od 10 mA cm2 manje porozna. Ovo je posledica veoma brzog izdvajanja mehurova
vodonika na gustini struje od 10 mA cm, i istovremeno znatno brzeg odlaska
mehurova vodonika sa povrSine elektrode, ¢ime je omoguceno dalje taloZenje

manje poroznih prevlaka.
5.2.4.4. Skenirajuéa elektronska mikroskopija

Mikrofotografije prevlaka brusita, dobijenih na gustinama struje od 7, 9 i

10 mA cm, predstavljene su na slici 5.39.

(a) (b)
Slika 5.39. SEM mikrofotografije prevlaka brusita elektrohemijski taloZenih na
titanu na: (a) 7 mA cm=2 (b) 9 mA cm=2i (c) 10 mA cm2 (vreme taloZenja: 30 min).
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Na slici 5.39. se vidi da prevlake brusita imaju plocastu formu, sa
"vulkanskim" mestima (plocasti kristali formiraju cevastu formu). Forma prevlake
"vulkanskog" tipa je posledica slaganja plocastih kristala bruSita oko formiranih
mehurova vodonika na katodi [235,236]. Sa povecanjem gustine struje, dolazi do
povecanja broja mesta sa formom "vulkana" na povrSini prevlake brusita zbog
izdvajanja velike koli¢ine vodonika (slika 5.39a i b). Na najvecoj ispitivanoj gustini
struje taloZenja od 10 mA cm?, (slika 5.39c), forma "vulkana" je znacajno
izmenjena, Sto se moZe objasniti brzim odlaskom mehurova vodonika sa povrSine
elektrode. Uniformni i prilicno kompaktni delovi prevlake, dobijene taloZenjem na
najvecoj gustini struje, predstavljeni su uredenim, gusto pakovanim plocastim
kristalitima brusita (slika 5.39c). Sa druge strane, prevlake brusita dobijene
taloZenjem na niZim gustinama struje (slike 5.39a i b) imaju rasute plocaste forme
(slucajnu raspodelu).

Na osnovu svih eksperimentalnih rezultata, moguce je zakljuciti da je
prevlaka brusita sa najmanjom veli¢inom Kkristalita od 15,6 nm, najveCom masom i
najve¢om poroznoS$c¢u dobijena elektrohemijskim taloZenjem na gustini struje od

9 mA cm™2.

5.2.5. Konverzija prevlaka brusita u  hidroksiapatit
potapanjem u simuliranu telesnu tecnost (in vitro
ispitivanja)

5.2.5.1. Rendgenska difrakciona analiza i skenirajuéa

elektronska mikroskopija

Na slici 5.40. prikazani su difraktogrami prevlaka brusita na titanu, dobijenih
elektrohemijskim taloZenjem pri gustinama struje od 5 mA cm2 (uzorak B5, slika

5.40a) i 10 mA cm2 (uzorak B10, slika 5.40b) za vreme taloZenja od 15 min.
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Slika 5.40. Difraktogrami prevlaka brusita elektrohemijski taloZenih na titanu na

gustinama struje od (a) 5 mA cm* (uzorak B5) i (b) 10 mA cm (uzorak B10) za

vreme taloZenja od 15 min; *: difrakcioni maksimumi koji odgovaraju titanu.

Difrakcioni maksimumi odgovaraju brusitu CaHPO4:2H20 (JCPDS kartica br.
72-0713) i titanu, koji potice od supstrata (JCPDS kartica br. 89-2762). Veliina
kristalita, raCunata iz difrakcionog maksimuma koji odgovara ravni (020), za
prevlake B5 i B10, je iznosila 72,5 nm, odnosno 71,8 nm, redom. Odnosi intenziteta
najjacih difrakcionih maksimuma prevlaka brusita i titana (racunato sa slike 5.40.),
za prevlake B5 i B10 iznosili su 2,15 i 1,52, redom. Imajuéi u vidu da prevlaka
brusita, taloZena na gustini struje od 10 mA cm2 ima veéu masu od prevlake
brusita taloZzene na 5 mA cm=2 (slika 5.35.), vrednost za odnose intenziteta
difrakcionih maksimuma ukazuju na €injenicu da je prevlaka B5 manje porozna od
prevlake B10.

Na slici 5.41. prikazane su SEM mikrofotografije prevlaka brusita dobijenih
elektrohemijskim taloZenjem na 5 mA cm2 (uzorak B5, slika 5.41a) i 10 mA cm-2
(uzorak B10, slika 5.41b) za vreme taloZenja od 15 min. Prevlake brusita imaju

plocaste forme.
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(a) (b)
Slika 5.41. SEM mikrofotografije prevlaka brusita elektrohemijski taloZenih na

titanu na (a) 5 mA cm=21i (b) 10 mA cm~2 tokom 15 min.

Na slici 5.42. prikazani su difraktogrami prevlaka hidroksiapatita, dobijenih
nakon potapanja prevlaka brusita (uzorak B5) u simuliranu telesnu te¢nost tokom

7 (uzorak B5-7, slika 5.42a) i 14 dana (uzorak B5-14, slika 5.42b).
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Slika 5.42. Difraktogrami prevlaka hidroksiapatita dobijenih nakon konverzije
previaka brusita (uzorak B5) u simuliranoj telesnoj tecnosti tokom (a) 7 dana

(uzorak B5-7) i (b) 14 dana (uzorak B5-14).

Na slici 5.43. prikazani su difraktogrami prevlaka hidroksiapatita, dobijenih
nakon potapanja prevlaka brusita (uzorak B10) u simuliranu telesnu tecnost
tokom 2 dana (uzorak B10-2, slika 5.43a), 7 dana (uzorak B10-7, slika 5.43b) i 14
dana (uzorak B10-14, slika 5.43c).
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Slika 5.43. Difraktogrami prevlaka hidroksiapatita dobijenih nakon konverzije
previaka brusita (uzorak B10) u simuliranoj telesnoj tecnosti tokom (a) 2 dana

(uzorak B10-2), (b) 7 dana (uzorak B10-7) i (c) 14 dana (uzorak B10-14).
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Fazni sastav konvertovanih prevlaka (slike 5.42 i 5.43) odgovara
hidroksiapatitu, Ca10(P0O4)s(OH)2 (JCPDS Kkartica br. 9-0432) i a-Ti (poti¢e od
supstrata). Odsustvo difrakcionih maksimuma koji odgovaraju brusitu ukazuje na
Cinjenicu da je citava povrSina prevlake, koja je bila po sastavu brusit, nakon
potapanja konvertovana u hidroksiapatit. Veli¢ina kristalita hidroksiapatita, nakon
potapanja prevlaka bruSita u simuliranu telesnu te¢nost tokom ispitivanog
vremena, racunata je na osnovu difrakcionih maksimuma koji odgovaraju ravni
(002), koris¢enjem programa PowderCell i XFIT [219,220] . Vrednosti velic¢ine
kristalita prevlaka bruSita i hidroksiapatita, dobijenog potapanjem prevlaka

brusita u simuliranu telesnu te¢nost tokom 2, 7 i 14 dana prikazani su u tabeli 5.8.

Tabela 5.8. Velicina kristalita za prevlake brusita i hidroksiapatita nakon 2, 7 i 14

dana potapanja u simuliranoj telesnoj tecnosti

Prevlaka Veli¢ina Veli¢ina kristalita hidroksiapatita, nm

brusita, uslovi kristalita Vreme potapanja, dani

taloZenja brusita, nm 2 7 14
j=5mAcm? 45,2 48,5

t =15 min 72,5 /

(uzorak B5) (uzorak B5-7) (uzorak B5-14)
j=10 mA cm™2 14,4 15 16,2

t =15 min 71,8

(uzorak B10) (uzorak B10-2)  (uzorak B10-7) (uzorak B10-14)

Rezultati predstavljeni u tabeli 5.8. pokazuju da produzavanje vremena
potapanja od 7 do 14 dana, za obe prevlake brusSita (uzorci B5-7 i B5-14, odnosno
B10-7 i B10-14), neznatno utice na veli¢inu kristalita konvertovanih prevlaka
hidroksiapatita. Sa druge strane, primenjena gustina struje za taloZenje prevlaka
brusita ima veoma veliki uticaj na veli¢inu kristalita konvertovanih prevlaka. Ovi
rezultati ukazuju na cinjenicu da prevlaka hidroksiapatita dobijena nakon
konverzije prevlake brusita taloZene na vecoj vrednosti gustine struje (uzorak

B10) ima znacajno manju veli¢inu kristalita, u odnosu na veli¢inu Kkristalita
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prevlaka hidroksiapatita dobijenih nakon konverzije prevlake brusita taloZzene na
niZoj vrednosti gustine struje (uzorak B5) i to 15 nm i 45,2 nm, redom, nakon
potapanja od 7 dana, odnosno 16,2 nm i 48,5, nakon potapanja od 14 dana. Iako su
veliCine kristalita prevlaka bruSita pre potapanja gotovo bez razlike (72,5 nm i
71,8 nm, za uzorke B5 i B10, redom), prethodni rezultati ukazuju na injenicu da se
kristalizacija hidroksiapatita na prevlaci brusSita ve¢e poroznosti (uzorak B10),
odvija na ve¢em broju mesta kristalizacije, dovodec¢i do formiranja velikog broja
kristalita hidroksiapatita malih dimenzija (velic¢ina kristalita 15, odnosno 16,2 nm).
Sa druge strane, kristalizacija prevlaka hidroksiapatita na manje poroznim
prevlakama brusita (uzorak B5) odvija se na manjem broju mesta kristalizacije, Sto
ima za posledicu formiranje manjeg broja vecih kristalita hidroksiapatita (veli¢ina
kristalita 45,2, odnosno 48,5 nm).

Promena veli¢ine Kkristalita, raCunate za ravan (002), kao i parametara i
zapremine jedinicne celije hidroksiapatita, dobijenog nakon potapanja prevlaka
brusita taloZenih na gustini struje od 10 mA cm 2 u simuliranu telesnu te¢nost

tokom 2, 7 i 14 dana prikazani su u tabeli 5.9.

Tabela 5.9. Velic¢ina kristalita, parametri jednicne Celije a i c i zapremina jedini¢ne
Celije, V, prevlaka hidroksiapatita, dobijenih nakon potapanja prevlake brusita

(uzorak B10) u simuliranu telesnu te¢nost tokom 2, 7 i 14 dana

Zapremina
Vreme Velicina Parametri jedini¢ne
. jedinicne
potapanja, Kkristalita, Ccelije, A .
Celije, A3
dani nm
a c %4
HA prevlaka
14,4 9,5111 6,9585 545,14
(uzorak B10-2)
HA prevlaka
7 15,0 9,5105 6,9487 544,30
(uzorak B10-7)
HA prevlaka
14 16,2 9,4843  6,9265 539,58

(uzorak B10-14)
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Rezultati prikazani u tabeli 5.9. pokazuju da vreme potapanja prevlaka
neznatno uti¢e na veli¢inu Kristalita hidroksiapatita, dok se uocava smanjenje
parametara jedinic¢ne Celije i zapremine jedini¢ne celije, Sto je posledica povecanja
gustine kristala.

Na slici 5.44. prikazane su mikrofotografije prevlaka hidroksiapatita,
dobijenih konverzijom prevlaka bruSita (uzorak B5) u simuliranoj telesnoj
tecnosti, tokom 7 i 14 dana, redom. Uocava se da je kompletna povrSina prevlaka

(slike 5.44a i b) prekrivena sfernim aglomeratima hidroksiapatita.
W W T X

(a) (b)
Slika 5.44. SEM mikrofotografije prevlaka hidroksiapatita dobijenih nakon

15000 X 14.7 im
—_———

konverzije prevlaka brusita (taloZenih na 5 mA cm2 tokom 15 min) u simuliranoj

telesnoj tecnosti tokom (a) 7 dana i (b) 14 dana.
Na slikama 5.45a i 5.46a prikazane su SEM mikrofotografije prevlaka

hidroksiapatita, dobijenog konverzijom prevlaka brusita (uzorak B10) u

simuliranoj telesnoj te¢nosti, tokom 7 i 14 dana, redom [196].
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(e)

Slika 5.45. SEM mikrofotografije prevlake hidroksiapatita dobijenih nakon

potapanja u simuliranu telesnu tecnost tokom 7 dana (a), detalji povrsine previake

hidroksiapatita ((b)-strelica 1 i (d)-strelica 2) i odgovarajuci profili povrsine (cie).
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Slika 5.46. SEM mikrofotografije prevlake hidroksiapatita dobijene nakon potapanja
u simuliranu telesnu tecnost tokom 14 dana (a), detalji povrsine previake

hidroksiapatita ((b)-strelica 1 i (d)-strelica 2) i odgovarajuci profili povrsine (cie).
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Na SEM mikrofotografiji prevlake hidroksiapatita, dobijene nakon 7 dana
potapanja (slika 5.45a), uocava se da je kompletna povrsina prevlake prekrivena
sfernim aglomeratima hidroksiapatita, Sto je potvrdeno i rendgenskom difrakcijom
na polikristalnom uzorku (slika 5.43b). SEM mikrofotografije prevlaka
hidroksiapatita su analizirane primenom programa ,Image | [221]. 3D prikaz
sfernih aglomerata hidroksiapatita, oznacenih strelicama 1 i 2 na slici 5.45a, sa
prec¢nikom aglomerata u intervalu od ~1,0 pm do ~4,0 um, dat je na slikama 5.45c
i e, redom. Sferni aglomerati se sastoje od kristalita malih dimenzija, Sto ukazuje na
veliku brzinu nukleacije hidroksiapatita. Nakon 14 dana potapanja, (slika 5.46a),
povrSina prevlake hidroksiapatita se menja i manje aglomerata se moZe uociti.
Slike 5.46b i c prikazuju aglomerate velicine pribliZno 9 pm (oznaceno strelicom 1
na slici 5.46a). Istovremeno, nove sferne Cestice se pojavljuju na povrsini veé
formiranog hidroksiapatita (slike 5.46d i e), sa velicinom aglomerata pribliZzno
1 um, Sto je posledica daljeg taloZenja hidroksiapatita tokom produzavanja
potapanja u simuliranoj telesnoj te¢nosti.

Raspodela povrsine pora za prevlaku brusita (uzorak B10), prikazana na slici
5.47., dobijena je analizom SEM mikrofotografije prevlake bruSita (slika 5.41b)
primenom programa ,Image-]“ [221]. Sa slike 5.47. se moZe uociti da veéina pora
ima povrSinu manju od 3 pm2. Srednja vrednost povrSine pora kao i procenat
povrsine prevlake prekriven porama (poroznost) iznosi 1,204 pm?i 4,88 %, redom

(tabela 5.10.) [196].

30

25+

Broj pora

f f

6 8 10 12 14 16
Povrsina pora / umz

0 2 4

Slika 5.47. Raspodela povrsine pora za prevlaku brusita.
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Raspodela povrSine pora za prevlake hidroksiapatita, dobijenih nakon
potapanja prevlake brusita (uzorak B10) u simuliranoj telesnoj te¢nosti, tokom 7 i
14 dana, odredene su primenom programa ,Image | i prikazane su na slikama

5.48aib, redom.
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(a) (b)
Slika 5.48. Raspodela povrsine pora za prevlake hidroksiapatita nakon potapanja
prvlake brusita (uzorak B10) u simuliranu telesnu tecnost tokom (a) 7 dana i

(b) 14 dana.

U tabeli 5.10. prikazane su vrednosti broja pora, srednje vrednosti povrsSine
pora i poroznosti za prevlaku bruSita (uzorak B10) i prevlake hidroksiapatita,

nakon potapanja u simuliranoj telesnoj tecnosti tokom 7 i 14 dana.

Tabela 5.10. Broj pora, srednja vrednost povrsine pora i poroznost za previake

brusita i hidroksiapatita

Srednja  vrednost Poroznost,

Uzorak Broj pora

povrSine pora, um? %
Prevlaka brusita 186 1,204 4,88
(uzorak B10)
Prevlaka hidroksiapatita 329 0,492 6,30
(uzorak B10-7)
Prevlaka hidroksiapatita 510 0,475 9,41

(uzorak B10-14)
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Prevlake brusita imaju relativno mali broj pora (tabela 5.10.), ali pore imaju
veliku povrsinu. Potapanjem prevlaka brusita u simuliranu telesnu te¢nost, tokom
konverzije u hidroksiapatit, broj pora se znacajno povecava, dok se srednja
vrednost povrSine pora smanjuje. Iz raspodele povrSine pora prevlaka
hidroksiapatita nakon potapanja u simuliranu telesnu tecnost tokom 7 i 14 dana
(slike 5.48a i b, redom), uocava se da najveci deo pora ima malu povrSinu, do
1 um?2, dok veoma mali broj pora ima vece povrSine. Dodatno, produZavanje
vremena potapanja od 7 do 14 dana povecava broj pora sa povrSinom do 1 pm?.
Kao posledica povecanja broja pora, poroznost prevlaka se povecava sa
produzZavanjem vremena potapanja, Sto se moze pripisati simultanom rastvaranju i
taloZenju hidroksiapatita pri fizioloSkim uslovima. Srednja vrednost povrsine pora
ne menja znacCajno sa produzZavanjem vremena potapanja. Mikroporoznost
biomaterijala je veoma vazan parametar jer direktno uti¢e na adsorpciju proteina
stvarajuci vecu specificnu povrsinu prevlake, kao i na formiranje apatita koji ima
strukturu apatita u kostima, kroz reakcije rastvaranja i taloZenja [74].

Na osnovu eksperimentalnih rezultata moZe se pretpostaviti da bi prevlaka
hidroksiapatita, dobijena nakon 14 dana potapanja, mogla imati bolju sposobnost
adsorpcije proteina zahvaljujuéi vecoj poroznosti, u poredenju sa prevlakom
hidroksiapatita dobijenom nakon potapanja od 7 dana u simuliranoj telesnoj

tecnosti.

5.2.5.2. Mikroskopija atomskih sila

Primenom metode mikroskopije atomskih sila snimljena je povrSina prevlake
brusita (uzorak B10), elektrohemijski taloZene na titanu na gustini struje od
10 mA cm za vreme taloZenja od 15 min i predstavljena je na slici 5.49. Uocava se
plocasta forma brusita, sa vrednostima parametara za hrapavost, RMS i R, od

148,4 nmi 125,7 nm, redom (tabela 5.11.).
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Slika 5.49. AFM snimak povrsine prevlake brusita.

AFM snimci povrsine prevlaka hidroksiapatita, dobijenih nakon potapanja
prevlake brusita (uzorak B10) tokom 7 i 14 dana u simuliranoj telesnoj te¢nosti,

prikazani su na slikama 5.50a i b, redom.

10,0zm0

10,0pm 10,0zm

(a) (b)
Slika 5.50. AFM snimak povrsine prevlaka hidroksiapatita nakon potapanja u

simuliranu telesnu tecnost tokom (a) 7 dana i (b) 14 dana.
Hrapavost povrSine prevlaka bruSita i hidroksiapatita predstavljena je kao

vrednosti Ra., srednje aritmeticko odstupanje i RMS, odstupanje srednjeg

kvadratnog korena, a rezultati su prikazani u tabeli 5.11.
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Tabela 5.11. Vrednosti za hrapavost za prevlake brusita (uzorak B10) i

hidroksiapatita

uzorak RMS, nm R, (aritmeticka sredina), nm
Prevlaka brusSita

148,4 125,7
(uzorak B10)
Prevlaka hidroksiapatita

294,8 231,1
(uzorak B10-7)
Prevlaka hidroksiapatita

726,4 567,0

(uzorak B10-14)

Vrednosti za RMS i R, za prevlaku bruSita su manje od odgovarajucih
vrednosti za prevlake hidroksiapatita. Ra vrednosti za prevlaku hidroksiapatita
rastu sa produzZavanjem vremena potapanja od 231,1 nm za 7 dana potapanja na
567,0nm za 14 dana potapanja [196]. Prema literaturi, povecanje hrapavosti
povrSine prevlake hidroksiapatita povecava adheziju celija osteoblasta i
proliferaciju [237,238]. Sa druge strane, postoji problem ukoliko je hrapavost
prevlake veoma velika jer je to negativno utice na pokretljivost celija. U literaturi
[53] je navedeno da se geneza osteoklasta moZe ostvariti ukoliko hrapavost
povrsine, R, ima vrednost u intervalu od 0,04 um do 0,58 um. Ovo znaci da su
rezultati dobijeni u ovom eksperimentu uporedivi sa podacima iz literature, i da

dobijene prevlake hidroksiapatita mogu stimulisati funkcionisanje ¢elija.

5.2.5.3. Atomska apsorpciona i UV-Vis spektroskopija

U cilju ispitivanja mehanizma konverzije brusita u hidroksiapatit, pracena je
promena koncentracije jona Ca i P tokom 14 dana potapanja prevlake brusita
(uzorak B10) u simuliranu telesnu te¢nost. Koncentracije jona Ca i P odredivane su
primenom AAS i UV-Vis spektroskopije, redom. Zavisnost koncentracije jona Ca i P
u simuliranoj telesnoj te¢nosti, tokom potapanja, predstavljene su na slikama 5.51a
i b, redom. Za kra¢a vremena potapanja, tokom prva dva dana, moZze se uociti nagli
pad koncentracije jona Ca i P. Naime, veoma velika brzina upijanja jona Ca i P iz

okoline od strane prevlake brusSita, ukazuje na veliku brzinu transformacije brusita
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i nukleacije hidroksiapatita. Rezultati rendgenske difrakcije na polikristalnom
uzorku za prevlaku dobijenu nakon potapanja od 2 dana (slika 5.43a), potvrduju
da je bruSit kompletno transformisan u hidroksiapatit, ukazujuci na sposobnost
brusita da bude preveden u hidroksiapatit upijanjem jona Ca i P iz okolnog
rastvora. Naime, kada se brusit potopi u simuliranu telesnu tecnost (pH=7,4), on se
veoma brzo rastvara, jer je brusit stabilan u kiseloj sredini pri pH<4,2 [131].
Povecanje lokalne koncentracije jona Ca i P, koje nastaje usled rastvaranja
povrSine prevlake brusSita, dovodi do taloZenja kalcijum-fosfata. Imajuci u vidu da
je pH vrednost rastvora simulirane telesne te¢nosti 7,4 i da je ovaj rastvor presi¢en
u odnosu na apatit (molski odnos Ca/P je 2,50), jedina stabilna faza koja moZze da
se talozi je hidroksiapatit. Proces formiranja hidroksiapatita transformacijom
brusita odvija se putem heterogene kristalizacije hidroksiapatita, $to je posledica
promene lokalne koncentracije jona Ca i P. Velika brzina formiranja sloja koji je
bogat jonima Ca i P je od izuzetnog znacaja, iz razloga Sto se uspeSnost
osteointegracije definiSe interakcijom materijal-tkivo tokom kraceg perioda nakon
implantacije [210,239,240].

U ovakvom sistemu se, generalno, reakcije rastvaranja i taloZenja odigravaju
istovremeno, ali se kinetika ova dva procesa razlikuje. Procesom rastvaranja
upravlja razmena jona, dok na proces taloZenja utice jonski proizvod rastvorljivosti
i rastvorljivost Cestica. Rastvaranje i taloZenje kalcijum-fosfata u simuliranoj
telesnoj tecnosti je reverzibilna reakcija.

Na slikama 5.51a i 5.51b uocava se porast koncentracija jona Ca i P, redom,
izmedu 2 i 8 dana potapanja, Sto ukazuje na Cinjenicu da se brzina taloZenja
smanjuje u izvesnoj meri, dok se brzina rastvaranja prevlake blago povecava.
Tokom rastvaranja prevlake hidroksiapatita dolazi do formiranja velikog broja
mesta za nukleaciju na povrsSini prevlake. Nakon 8 dana potapanja, koncentracija
jona Ca i P opada usled upijanja jona iz okolnog rastvora (slike 5.51a i 5.51b,
redom), ukazuju¢i da taloZenje prevlake hidroksiapatita dominira nad
rastvaranjem, $to je potvrdeno i povecanjem mase prevlake hidroksiapatita sa
produZavanjem vremena potapanja (6,6 mg; 13,8 mg; 19,0 mg nakon 2, 7 i 14 dana,

redom).
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Slika 5.51. Zavisnost koncentracije jona Ca (a) i P (b) u simuliranoj telesnoj te¢nosti

od vremena potapanja.

Rezultati prikazani na slici 5.51., gde smanjenje koncentracija Ca i P jona,
nakon 8 dana potapanja, moZe biti objasnjeno daljim taloZenjem hidroksiapatita,
su u saglasnosti sa rezultatima dobijenim analizom SEM mikrofotografija (slike
5.45d i e). Na SEM mikrofotografijama se uocava formiranje novih aglomerata
hidroksiapatita na povrsini prethodno ve¢ formirane prevlake hidroksiapatita.
Naime, kada se prevlaka brusSita potopi u rastvor simulirane telesne tecnosti,
dolazi do formiranja sloja hidroksiapatita na povrsini prevlake i to mehanizmom
rastvaranja, taloZenja i rasta kristala. Formiranje hidroksiapatita pri potapanju u
simuliranu telesnu te¢nost je veoma vazno zbog formiranja hemijske veze izmedu

tkiva i bioaktivnog materijala tokom integracije implantata u tkivo.
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6. Zakljucci

Elektrohemijskom sintezom iz rastvora Na;H2EDTA-2H20, NaH2PO4 i CaCl; sa
odnosom koncentracija Ca/EDTA/P043- od 0,25/0,25/0,15 M, pri pH vrednosti
od 5,0 i gustini struje od 137 mA cm2 uspesno je dobijen nanodimenzioni prah
monetita sa velicinom kristalita od 27,1 nm. Nakon suSenja praha, prisutni su
aglomerati vecih dimenzija, ime je potvrdeno formiranje praha prema
mehanizmu: nukleacija i rast kristala nanometarskih dimenzija, agregacija u
vece kristalite i rast kristala do stabilnih aglomerata.

Elektrohemijskom sintezom iz rastvora Na;H2EDTA-2H20, NaH;PO4 i CaCl sa
odnosom koncentracija Ca/EDTA/PO43- od 0,25/0,25/0,15M, pri pH
vrednostima od 9,0 i 12,0 i pri gustinama struje od 137 mA cm=2 i 207 mA cm-2
uspeSno su dobijeni prahovi hidroksiapatita. Velicina kristalita prahova
hidroksiapatita je bila u intervalu od 21,6 do 24,3 nm, ¢ime je pokazano da pH
vrednost i gustina struje ne utiCu znacajno na veliinu Kkristalita. Najmanja
vrednost velicine kristalita hidroksiapatita od 21,6 nm dobijena je sintezom na
manjoj gustini struje (137 mA cm-2) i niZoj pH vrednosti (9,0).

Na morfologiju elektrohemijski sintetisanih prahova hidroksiapatita ne utice
gustine struje, ali utice pH vrednost rastvora. Pri manjoj vrednosti pH od 9,0
dobijaju se prahovi sa sfernim aglomeratima, dok se pri vecoj vrednosti pH od
12,0 dobijaju prahovi sa ploCastim aglomeratima. Uslovi elektrohemijske
sinteze ne uti¢u znacajno na termicko ponasanje prahova hidroksiapatita.
Prevlake monetita dobijene su elektroforetskim taloZenjem iz etanolske
suspenzije elektrohemijski sintetisanog praha monetita, na razli¢itim naponima
u intervalu od 10 do 50 V i za vremena taloZenja od 1 do 30 min. Pokazano je da
masa, srednji precnik pora, srednja povrSina pora i poroznost prevlaka
monetita zavise od primenjenog napona i vremena taloZenja. Prevlaka monetita
najvee mase i najmanje poroznosti (7,32 %), dobijena pri optimizovanim
parametrima taloZenja (30V, 20 min), konvertovana je potapanjem u
10 % NaOH u prevlaku nanodimenzionog hidroksiapatita, sa odnosom

Ca/P=1,67.
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Prevlake hidroksiapatita su elektroforetski taloZene iz etanolske suspenzije
praha hidroksiapatita, dobijenog hidrotermalnom sintezom, na naponu od 30 V
za vreme taloZenja od 30s. PovrSine elektroforetski taloZenih prevlaka
hidroksiapatita su modifikovane su jonskim snopovima (implantacija jona
azota i argona). Implantacija jona ne dovodi do fazne transformacije u prevlaci.
Povecanje doze implantiranih jona azota dovodi do povecanja parametara
jedini¢ne cCelije i zapremine jedini¢ne Celije, do smanjenja veliCine kristalita kao
i stepena Kkristaliniteta prevlake hidroksiapatita u odnosu na neimplantiranu
prevlaku.

Implantacija jonima argona dovodi do smanjenja veli¢ine kristalita
hidroksiapatita. Za najmanju dozu implantiranih jona argona dolazi do
smanjenja stepena Kristaliniteta prevlake, dok se za vece doze javlja blagi
porast, Sto ukazuje na rekristalizaciju prevlake hidroksiapatita. Parametri
jedini¢ne Ccelije i zapremina jedini¢cne Ccelije hidroksiapatita rastu nakon
implantacije jonima argona sa najmanjom dozom, dok pri ve¢im dozama jona
argona, parametri jedini¢ne Celije i zapremina jedini¢ne Celije hidroksiapatita
opadaju sa porastom doze.

Kod implantacije jonima azota dominantan efekat je gubitak energije u
sudarima sa elektronskim omotacem, dok je kod implantacije jonima argona
dominantan gubitak energije u sudarima sa jezgrima.

Razli¢ite doze jona azota ne uti¢u na morfologiju povrsine nakon implantacije.
Implantacija jonima argona sa niZim dozama ne utie znacajno na morfologiju
povrSine, samo dovodi do malog povecanja hrapavosti povrSine, dok
implantacija sa najvetom dozom (1x1017 joncm=2) znacajno utice na
morfologiju prevlake u vidu pojave koni¢nih formi koje su posledica efekta
rasprSivanja tokom interakcije jona argona sa prevlakom hidroksiapatita.
Modifikacija povrSine prevlake hidroksiapatita je posledica promena u
strukturi koje izazivaju joni argona oStec¢enjima i povrsSinskom erozijom.
Elektrohemijsko taloZenje prevlaka brusita na titanu uspesno je izvedeno pri
galvanostatskim uslovima iz vodenog rastvora 0,042 M Ca(NOs3)2 i 0,025 M
NH4H2PO4 pri pH vrednosti od 4,0, za gustine struje u intervalu od 5,0 do

10 mAcm=2 i za razli¢ita vremena taloZzenja od 1 do 30 min, na sobnoj
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temperaturi. Na osnovu polarizacione Kkrive, pretpostavljen je mehanizam
formiranja brusita: redukcija amonijum jona dovodi do lokalnog povecéanja pH
vrednosti u prielektrodnom sloju do vrednosti samopuferovanja amonijacnog
pufera, Sto utice na pomeranje kiselo-bazne ravnoteze fosfatnih jona u pravcu
stabilnog HPO4?2- jona, koji reaguje sa prisutnim Ca?* jonom i dolazi do taloZenja
brusSita na elektrodi.

Masa i morfologija prevlaka kao i veliCina kristalita i poroznost su funkcija
primenjene gustine struje i vremena taloZenja. Prevlake najve¢e mase dobijene
su za najduze vreme taloZenja, dok povecanje gustine struje iznad 7 mA cm2 ne
utiCe znacCajno na masu prevlaka brusita. Prevlaka sa najmanjom veli¢inom
kristalita od 15,6 nm i najveCom poroznosti dobijena je na gustini struje od
9,0 mA cm? za vreme taloZenja od 30 min, jer je rast kristala suzbijen
izdvajanjem velike koli¢ine vodonika. Prevlake brusSita manje poroznosti i sa
kristalitima vecih dimenzija dobijene su na gustinama struje u intervalu 5-
7 mA cm~2, jer brzina rasta kristala dominira nad brzinom izdvajanja vodonika.
Potapanjem u simuliranu telesnu te€nost, prevlake brusita su kompletno
konvertovane u hidroksiapatit. Veli¢ina Kkristalita konvertovanih prevlaka
hidroksiapatita je kontrolisana gustinom struje na kojoj se formira prevlaka
brusita, pa se prevlaka hidroksiapatita sa znacajno manjom veli¢inom kristalita
(15nm) dobija na prevlaci bruSita vece poroznosti, taloZenoj na najvecoj
gustini struje (10 mA cm2) usled postojanja veceg broja mesta kristalizacije
tokom formiranja hidroksiapatita. Prevlaka hidroksiapatita sa vecom veli¢cinom
kristalita (45,2 nm), dobijena je na prevlaci brusita manje poroznosti, taloZene
na gustini struje od 5 mA cm2, zbog manjeg broja mesta kristalizacije i vece
mogucnosti za rast kristala.

Vreme konverzije ne utiCe znacajno na veliCinu Kkristalita prevlaka
hidroksiapatita i na srednji precnik pora, ali utiCe na povelanje mase,
poroznosti i hrapavosti, kao i na smanjenje parametara jedinicne Ccelije i
zapremine jediniCne Celije hidroksiapatita, usled povecanja gustine kristala.
Masa, broj pora, poroznost i hrapavosti prevlake hidroksiapatita raste sa
produZavanjem vremena konverzije, Sto je u saglasnosti sa predloZenim

mehanizmom rasta hidroksiapatita u simuliranoj telesnoj te¢nosti, baziranom
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na teoriji rastvaranje-taloZenje. Promena veliCine Kristalita hidroksiapatita
tokom potapanja u simuliranoj telesnoj teCnosti nije znacajna, pa se moze
zakljuciti da nukleacija hidroksiapatita dominira nad rastom kristala, $to ima za
posledicu porast hrapavosti prevlaka, ukazujuéi da se taloZenje hidroksiapatita
odigrava putem heterogene nukleacije. Porast mase prevlake sa
produzavanjem vremena konverzije, potvrduje da taloZenje dominira u odnosu
na rastvaranje. Promena vrednosti srednje povrSine pora je bez znacaja.

Povecanje poroznosti i hrapavosti prevlake hidroksiapatita povecava specificnu
povrSinu prevlake, Sto ovu prevlaku ¢ini pogodnom za primenu u
biomedicinske svrhe. Vrednosti za hrapavost od 0,57 um ukazuju na to da

dobijene prevlake mogu stimulisati funkcionisanje ¢elija.
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Mpunor 1.
U3sjaBa o ayTopcTBY

MoTtnucanu-a Mapwuja howuh

6poj uHgekca

UzjaBrbyjem
Aa je gokropcka gucepraumja no Hacrnosom

Buokepamuuke npesnake Ha Basu kanuujym-pochaTHUX jeantsewa aobujeHe Ha

TUTEHY €NeKTPOXeMUjCKMM MeTogamMa

e pesynTar COMNCTBEHOr UCTpaXUBaudKor paga,

e [a npegrnoxeHa gucepTtauuja y UenuHu HY y aenosuma Huje 6una npeanoxeHa
3a pobujabe Buno koje guniome npema CTyAMjCKUM MporpaMuma Apyrux
BUCOKOLLIKONCKUX YCTaHOBA,

e [a Cy pe3ynTtaTt KOPeKTHO HaBegeHn n

e fJa HuUCaM KpLuMO/Na ayTopcKka npaBa U KOPUCTUO WHTENEKTYaNHy CBOjUHY
Apyrux nuua.

MoTnuc gokropaHaa
Y Beorpagay, 2015. roguHe
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Mpunor 2.

U3jaBa 0 UCTOBETHOCTM WITaMMaHe U eNeKTPOHCKE

Bep3unje AOKTOPCKOr paga

Nme 1 npesume aytopa Mapuja Howwuh
Bpoj nngekca

Cryanjcku rnporpam

Hacnoe paga __ Buokepamuuke npesnake Ha 6asu kanuujym-gocdaTHux jenubetba
pobujeHe Ha TUTaHY enekTPOXEMMjCKMM MeTogama

Mentop [lp BecHa Mwuiwkosuh-CraHkosuh, pepoBHu npodecop, YHUBEP3UTET y

Beorpagy, TexHONOLKo-MeTanypLk4 hakynTet

Motnucanu/a ___Mapuja howuh

N3jaerbyjem fa je Wramnada Bepsuja MOr BOKTOPCKOT pafa UCTOBETHA ENEKTPOHCKO]
Bepauju Kojy cam npegao/na 3a objaBrbMBarke Ha noprany Jururandor
peniosutTopujyma YHuBepsurera y Beorpagy.

HossorbaBam fja ce ofjase MOjU NUYHM NOAaLM BesaHW 3a Aobujakse aKaaemcKor
3Barba AOKTOPa Hayka, Kao LLUTO Cy UMe ¥ NpesnumMe, roguHa U Mecto pohea U AaTtyMm
ofbpaHe pafa.

OB nuyHM nojaum Mory ce o06jaBUTU Ha MPEXHUM CTpaHuLama auruTanHe

OubnuoTeke, y eNeKTPOHCKOM Katanory 1y nybnukauvjama Yuusepsutera y beorpagy.

INMoTnuc pokropanaa

Miap . o™
O

Y Beorpagy, 2015. roauHe

140



Mpunor 3.

UsjaBa o kopuwhewy

Osnawhyjem Yrusepautetcky Gubnuotexy ,CeTosap Mapkosuh® ga y [JurutanHu
penosuTopujym YHueepsuteta y beorpagy yHece mojy JOKTOPCKy AucepTauujy nog
HacnoBOM:

Buokepamudke npesnake Ha 6asu kanumjym-hochaTHux jeaneba aodujere Ha

TUTaHY eNeKTPOXeMUjCKM MeToAaMa

Koja je Moje ayTopcko Aeno.

Hvceptaumjy ca cBMM Npunosmma npeaao/na cam y eNeKTPOHCKOM (hopMaTy NorofHoM
3a TpajHO apxuBmpatbe.

Mojy aokTopcky auceptauujy noxparseHy y JurutanHn penosutopujym YHusepsuteta
y Beorpagy mory fia kopucte €BU Koju nowwTyjy oapeabe cagpxaHe y ofabpaHoM Tuny
nuueHue Kpeatuee 3ajeaHuue (Creative Commons) 3a kojy cam ce ogny4uo/na.

1. AyTopcTBo
2. AyTOpCTBO - HEKOMEpLMjanHo
@Aympcmo - HekomepumjanHo — 6e3 npepage
4. AYyTOPCTBO ~ HEKOMEPLIMjanHo — 4enuTi Moj UCTUM YCHOBUMA
5. Aytopcteo — 6e3 npepape
6. AyTOpCTBO — AEnuTM Nog UCTUM YCIIOBUMA

(Monumo na 3aoKkpyxuTte camo jefHy OA LWeCT MOHYReHuX NuUeHuwW, Kpatak onuc
NUUEHUM JaT je Ha nonefuHm nucta).

MoTnuc AokTOpaHaa

(ﬂwf‘{k 50 bug

Y Beorpagy, 2015 . 'DQ’((; :
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1. AytopctBo - [lo3BorbaBate yMHOXaBake, OUCTpMOyLMjy M jaBHO caoniiTaBare
Aena, v npepage, ako ce HaBefe MMe ayTopa Ha HayduH oapeheH of cTpaHe aytopa
uUnu gaesaoua nuueHue, Yak u 'y komepuujanHe cepxe. OBO je HajcnobogHuja og CBUX
nUeHUMN.

2. AyTopCcTBO — HEkOMepumjanHo. [lo3BorbaBaTe yMHOXaBake, ANCTPUOYLNjy 1 jaBHO
caonwtaesawe Aena, v rnpepage, ako ce HaBede VMMe ayTopa Ha HauumH ogpeheH of
CTpaHe aytopa wnu gasaoua nuueHue. OBa nuvueHua He 003BOMbaBa KoMepuujanHy
ynoTpeby gena.

3. AyTOpCcTBO - HekomepuujanHo — 6e3 npepage. [o3BorbaBaTte yMHOXaBahE,
ANCTpnbyunjy M jaBHO caonwTaBawe Aena, 6e3 npomeHa, npeobnukoBaka WM
ynoTpebe gena y CBOM [eny, ako ce HaBede Mme aytopa Ha HauvH ogpeheH of
CcTpaHe aytopa vnu aasaoua nuueHue. OBa nuvueHua He 003BOrbaBa KoMepuujarnHy
ynoTpeby gena. Y ogHocy Ha cBe ocTane nuvueHue, OBOM fMLEHLOM Ce orpaHvyaBa
Hajsehu o61M npaBa kopuwhewa gena.

4. AyTOpCTBO - HEKoMepuwujanHo — Jenutn nog Uctum ycrosuma. [osBorbaBaTte
yMHOXaBake, AucTpmbyumjy 1 jaBHO caonwitaBawe Aena, 1 npepage, ako ce HaBefe
MMe aytopa Ha HayuH ofdpefneH oA CcTpaHe ayTopa Wnu Aasaoua nuueHLe U ako ce
npepaga Auctpubympa nog WCTOM MMM CAMYHOM nuvueHuom. OBa nuueHua He
[03BOrbaBa komepuujanHy ynotpeby gena n npepaga.

5. AyTtopctBo — 6e3 npepage. [Jo3BorbaBate yMHOXaBawe, OUCTPUBYLMjy M jaBHO
caonwrTaBare aena, 6e3 npomeHa, npeobnukosawa Unu ynotpebe gena y csom aeny,
ako ce HaBede MMe ayTopa Ha HauyuH ogpeheH of cTpaHe ayTtopa wvnu gasaoua
nuueHue. OBa nuueHua Jo3BoSbaBa koMepumjanHy ynotpeby gena.

6. AyTopCcTBO - pgenutu nog wuCTUM ycnoBuMa. [lo3BorbaBaTe yMHOXaBawe,
ANCTpnbyumjy 1 jaBHO caoniwiTaBake Aena, U npepage, ako ce HaBege nMe aytopa Ha
HauuH oapefeH of cTpaHe ayTopa WM JaBaoua nuueHue W ako ce npepaga
anctpmbympa nog WMCTOM WM cnudHoM numueHuom. OBa nuvueHua [03BOrbaBa
komepuujanHy ynotpeby gena v npepaga. CnuyHa je codTBEpCKUMM nuueHuama,
O[HOCHO INnLeHuama oTBOPEeHOor Koaa.
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