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Apstrakt

Kostani defekti mogu se reparisati biomaterijalima na bazi sintetskog hidroksiapatita
(HAp). U slucaju reparacije kostanih defekata sa prekidom kontinuiteta, neophodno je da
upotrebljeni biomaterijal zadovolji biomehani¢ke uslove. PoboljSanje mehanickih osobina HAp-
a ostvareno je njegovim ojacavanjem biokompatibilnim pofimerima.

Predmet ovih istraZivanja je sinteza i dizajniranje strukture i osobina kompozitnih
biomaterijala hidroksiapatit-polilaktida. Upotrebom bioresorbilnog poli-l-laktida (PLLA) i
bioneresorbilnog HAp-a dobijen je kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sa mehani¢kim
osobinama bliskim prirodnom kostanom tkivu. MeSanjem potpuno rastvorenog PLLA sa
komponentom HAp-a, a zatim vakuum uparavanjem, dobijen je visoko porozni kompozit. Ova
vrsta kompozita je naknadno dizajnirana hladnim i toplim presovanjem. U ovim istraZivanjima
ispitan je uticaj presovanja na degradacione promene tokom kompaktiranja, molsku masu
PLLA i kompresionu ¢&vrstocéu. Definisan je uticaj parametara presovanja, kao $to su
temperatura, pritisak i vreme na poroznost, kompresionu ¢vrstoéu i modul elasti¢nosti. Ispitan
je uticaj veliCina Cestica HAp-a i molske mase PLLA na analizirane osobine. Moguénosti
primene kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA u realnim, in vivo uslovima ispitane su
primenom FT-IR spektroskopije. Tokom procesa primene dolazi do formiranja novog vezivnog
tkiva kolagena, uz stvaranje novih kolagenskih grupa koje su registrovane FT-IR
spektroskopijom. Implanti od HAp/PLLA kompozita intraperitonealno su implantirani. a nakon
2, 7 i 12 nedelja od impfantacije histopatoloski analizirani. Moguénosti zamene, do sada Siroko
koriS¢ene, primene autologne kosti u reparacijama kostanog tkiva, takode je analizirana u ovoj

doktorskoj disertaciji.

Kljuéne reci: hidroksiapatit-polilaktid, kompozitni biomaterijal, sinteza, osobine, toplo

presovanje, poroznost, kompresiona évrsto¢a, modul elasti¢nosti, in vitro, in vivo test



Abstract

Bone-defects can be repaired using biomaterials based on synthetic calcium-
hydroxyapatite (HAp). The bone tissue repair, in the case of broken bone continuity,
can successfully be made by a biomaterial of corresponding mechanical properties.
Adequate mechanical properties of biocomposite blocks can be reached by reinforcing
HAp with biocompatible polymers.

The research subject of this study are the synthesis and designing of the structure and
properties of composite biomaterials hydroxyapatite-polylactides Using biocompatible
and bioresorptive poly-L-lactide (PLLA) polymer, HAp/PLLA composite biomaterial
consisting of a non-bioresorptive HAp and bioresorptive PLLA component with
mechanical properties similar to those of bones can be produced. Completely dissolved
PLLA with HAp granules gives a mixture, from which, after evaporation in vacuum,
HAp/PLLA composite biomaterial of high porosity is formed. The material obtained in
this way can be compacted by hot and cold pressing. In order to investigate the
influence of hot pressing time on the degradation changes, the molecular weight of
PLLA and compressive strength of biocomposite before and after hot pressing have
been analyzed. The effects of hot pressing parameters such as temperature, pressure
and time, on the porosity, compressive strength, elasticity modulus and the mechanism
of fracture formation of hot pressed blocks have been investigated, as well as their
dependence on the HAp particle sizes and PLLA molecular weights. In this research
the bone tissue repair process in vivo using HAp/PLLA composite biomaterial was
studied by FT-IR spectroscopy. Implants made of HAp/PLLA biocomposites with PLLA
were studied 2, 7 and 12 weeks after being implanted intraperitoneally. Also, a possible
substitution of the autologous bone with HAp/PLLA biocomposites, in filling up bone

defects, was investigated.

Keywords: hydroxyapatite-polylactide, composite biomaterials, synthesis, properties,

hot pressing, porosity, compressive strength, modulus, in vitro, in vivo tests
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“Pogledaj cvet svoga srca i osmehni se. Bices
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Sinteza i dizajniranje strukture i osobina
hidroksiapatit/polilaktid kompozitnih biomaterijala

Abstraki:

Kostani defekti mogu se reparisati sa biomaterijalima na bazi sintetskog hidroksiapatita
(HAp). U slucaju reparacije kostanih defekata sa prekidom kontinuiteta, neophodno je da
upotreblieni biomaterijal zadovolji biomehanike uslove. Poboljanje mehaniCkih osobina HAp-
a ostvareno je njegovim ojaCavanjem sa biokompatibilnim polimerima.

Predmet ovih istraZzivanja je sinteza i dizajniranje strukiure 1 osobina kompozitnih
biomaterijala hidroksiapatit-polilaktid. Upotrebom bioresorbilnog poli-l-laktida (PLLA) i
bioneresorbiinog HAp-a, dobijen je kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sa mehani¢kim
osobinama bliskim prirodnom ko$tanom tkivu. Me8anjem potpuno rastvorenog PLLA sa
komponentom HAp-a a zatim vakuum uparavanjem dobijen je visoko porozni kompozit. Ova
vrsta kompozita je naknadno dizajnirana hladnim i toplim presovanjem. U ovim istrazivanjima
ispitan je uticaj presovanja na degradacione promene tokom kompaktiranja, molsku masu
PLLA i kompresionu c¢vrstocdu. Definisan je uticaj parametara presovanja kao S$to su
temperatura, pritisak i vreme na poroznost, kompresionu c¢vrstoéu | modul elastiCnosti.
Ispitan je uticaj velitina Cestica HAp-a | molske mase PLLA na analizirane osobine.
Mogucnosti primene kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA u realnim, m wwo uslovima
ispitane su primenom FT-IR spektroskopije. Tokom procesa primene dolazi do formiranja
novog vezivnog tkiva kolagena, uz stvaranje novih kolagenskih grupa koje su registrovane
FT-IR spekiroskopijom. Implanti od HAp/PLLA kompozita intraperitonealno su implantirani, a
nakon 2, 7 i 12 nedelja od implantacije histopatolodki analizirani. Mogucnosti zamene, do
sada Siroko koris¢ene, primene autologne kosti u reparacijama kostanog tkiva, takode je

analizirana u ovoj doktorskoj disertaciji.

KliuCne reci: hidroksiapatit-polilaktid, kompozitni biomaterijal, sinteza, osobine, toplo

presovanje, poroznost, kompresiona ¢vrstoca, modul elasti¢nosti, /7 vitro, in vivo test



http://www.tcpdf.org

Synthesis and designing structure and properties of composite

biomaterials hydroxyapatite-polylactides

Abstract:

Bone defects can be repaired using biomaterials based on synthetic calcium-hydroxyapatite
(HAp). The bone tissue repair, in the case of broken bone continuity, can successfully be
made by a biomaterial of corresponding mechanical properties. Adequate mechanical
properties of biocomposite blocks can be reached by reinforcing HAp with biocompatible
polymers.

The research subject of this study is synthesis and designing structure and properties of
composite biomaterials hydroxyapatite-polylactides Using biocompatible and bioresorptive
poly-L-lactide (PLLA) polymer, HAp/PLLA composite biomaterial consisting of a non-
bioresorptive HAp and bioresorptive PLLA component with mechanical properties similar to
those of bones can be produced. Completely dissolved PLLA with HAp granules gives a
mixture, from which after evaporation in vacuum HAp/PLLA composite biomaterial of high
porosity is formed. The material obtained in this way can be compacted by hot and cold
pressing. In order to investigate the influence of hot pressing time on the degradation
changes, the molecular weight of PLLA and compressive strength of biocomposite before
and after hot pressing have been analyzed. The effects of hot pressing parameters such as '
temperature, pressure and time, on the porosity, compressive strength, elasticity modulus
and the mechanism of fracture formation of hot pressed blocks have been investigated, as
well as their dependence on the HAp particle sizes and PLLA molecular weights. In this
research the bone tissue repair process /n wvo using HAp/PLLA composite biomaterial was
studied by FT-IR spectroscopy. Implants made of HAp/PLLA biocomposites with PLLA were
studied 2, 7 and 12 weeks after being implanted intraperitoneally. Also, a possible
substitution of the autologous bone with HAp/PLLA biocomposite, in filing up bone defects,

was investigated.

Key words: hydroxyapatite-polylactide, composite biomaterials, synthesis, properties, hot pressing,

porosity, compressive strength, modulus, /n vitro, in vivo tests.
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IstraZivanja u okviru ove doktorske disertacije usmerena su u pravcu sinteze 1 dizajniranja
strukture i osobina kompozitnih biomaterijala hidroksiapatit/polilaktid (HAp/PLLA) koji se mogu
upotrebiti za reparaciju humanog kostanog tkiva.

Do sada je izvrSen niz reparacija koStanog i hrskaviCavog tkiva sa prahom. granulama ili
blokovima sintetisanog HAp-a. VeStatki sintetisan HAp je veoma sliCan prirodnom, koji
predstavlja osnovnu komponentu prirodnog koStanog tkiva. Izuzetno dobra biokompatibilnost 1
osteokonduktivnost HAp keramike svrstala su je u sam vrh bioaktivnih keramika.

Prilikom reparacija gde je doSlo do prekida koStanog kontinuiteta, sintetisana HAp
keramika, zbog slabih mehanikih karakteristika, pre svega krtosti, ne moZe da zadovolj
biomehanicke uslove koji se od nje zahtevaju. Kombinovanjem granula ili praha HAp sa razlicitim
polimerima pokuSano je prevazilaZenje ovih nedostataka. Razli¢iti polimeri su koriSceni za
poboljSavanje osobina HAp ali osnovni nedostatak predstavljala je njihova loSa biokompatibilnost i
neotpornost na starenje. Bioresorbilni polilaktid (PLA) do sada je imao Siroku upotrebu u medicini
iz razloga Sto se njegovi produkti razgradnje u organizmu nesmetano ukljuCuju u metabolizam
produkujuéi pri tome CO, i H,O koji nisu toksi¢ni za organizam. Odredena istraZivanja ukazuju
na dobru adherenciju faktora rasta i osteoblasta na povrsini PLA.

Ojatavanjem granula ili praha HAp sa PLA dobijen je kompozitni biomaterijal HAp/PLA
koji potencijalno moZe da zadovolji sve zahteve vezane za biokompatibilnost, netoksiCnost i
osteokonduktivnost. Kao rezultat dosadaSnjih istraZivanja razvijeni su razliCiti postupci sinteze
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa manje ili viSe uspeha. Za sintezu koriScen je HAp
razliéitih veliina Cestica kao i PLA razli¢itih molskih masa. Struktura, a time i osobine
kompozitnog biomaterijala umnogome zavise od postupka dobijanja. U dosadasnjim istrazivanjima
malo je analiziran uticaj naCina sinteze 1 procesiranja na strukturu ove vrste kompozita.
Razumevanjem naCina uticaja sinteze moZe se omoguciti dobijanje Zeljenih osobina kompozita
bitnih za njegovu primenu u reparacijama koStanih defekata.

Pored biokompatibilnih zahteva neophodno je da blokovi kompozita imaju vrednosti Cvrstoce
koja je bliska prirodnom koStanom tkivu. U vedem broju, do sada obavljenih istraZzivanja,
kompresina ¢vrstoca dobijenog HAp/PLLA kompozitnog biomaterijala imala je dosta niZu vrednost
od prirodnog koS$tanog tkiva.

Stepen kristalini€nosti kao i molska masa PLLA, uticu na vreme bioresorpcije PLLA, a samim '.'-Q,*
tim 1 na integraciju blokova kompozita. [zu¢avanju uticaja sinteze 1 dizajniranja konﬁwzunqu il
- Fe/
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biomaterijala HAp/PLLA na kristalini¢nost PLLA u dosadaSnim istraZivanjima nije posvecena

odgovarajuca paznja.

Imajuéi ovo u vidu rad je koncipiran sa sledecim ciljevima:

Sinteza i priprema biokompatibilnog HAp u obliku bioneresorbilnih granula ili praha,
pogodnog za dobijanje kompozitnog biomaterijala na bazi HAp-a. Priprema bioresorbilnog
i biokompatibilnog PLLA pogodnog za kombinovanje sa granulama ili prahom HAp-a.
Sinteza, dizajniranje strukture i osobina kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pogodnog
za rekonstrukciju kostanog tkiva postupkom koji omogucava u Sto vecoj meri kontrolu
strukturnih promena konstitutivnih komponenata a time 1 osobina.

Optimizacija postupka toplog presovanja u cilju dobijanja blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA sa mehani¢kim osobinama sli¢nim prirodnom koStanom tkivu.
Analiza uticaja parametara toplog presovanja na strukturu, kako konstituenata, tako 1
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA, u cilju razumevanja uticaja postupka dobijanja na
krajnje osobine.

In vitro i in vivo istraZivanja u cilju proucavanja interakcije organizma sa kompozitnim

biomaterijalom HAp/PLLA sa biohemijskog i histopatoloskog stanovista.
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1. Teorijski deo

1.1 Biomaterijali

Potpuna ili delimi¢na zamena odredenog Zivog tkiva ili organa ostvarena je sa viSe ili manje
uspeha u cilju da se omoguci dalje normalno funkcionisanje ljudske jedinke. Zamenjeni su delovi
koStanog tkiva veStatkim kostima ili zglobovima u vidu parcijalnih ili totalnih proteza. RazliCite
vrste implanta omogucile su normalno funkcionisanje viSe desetina miliona ljudi Sirom sveta. Sve
ovo dovelo je do formiranja nove grupe materijala sa specifiénim osobinama i namenom -
biomaterijala.'

Postoje brojne definicije biomaterijala, ali do sada najviSe koriScena je ona koja kaZe da su
to materijali koji se koriste za zamenu ili obnavljanje telesnog tkiva i pri tome su kontinualno ili
diskontinualno u kontaktu sa telesnom tefnosc¢u.” Na slici 1.1 prikazani su organi ili tkiva koja su

se do sada najCeSc¢e zamenjivala ili reparisala sa biomaterijalima.

volladhs nudin Agloh
yesladk agioh pesta

5 wesholkd lavni surk

Slika 1.1. Organi ili tkiva najCeice supstituisana sa biomaterijalima
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Podele biomaterijala su brojne i raznovrsne po razli€itim kriterijumima. Generalno
sagledavajuci veoma je teSko izvrSiti klasifikaciju biomaterijala na grupe, podgrupe i klase, jer se
vrlo &esto jedna grupa razli€ito definiSe i menja u zavisnosti od vrste klasifikacije.

Prema mestu krajnje upotrebe biomaterijali mogu biti: ortopedski, dentalni, oftamoloski, -
kardiovaskularni, dermatoloski, pomoc¢ni itd. Kao Sto i ime kaZe, ortopedski se primenjuju u
ortopediji, dentalni u stomatologiji, oftamoloski u oftamologiji itd.

Na osnovu naCina aplikacije biomaterijali se mogu koristiti kao blok, cement, funkcionalno
— gradijentni, tanak sloj ili prevlaka i td.

Prema tipu odgovora implant — tkivo, biomaterijali mogu biti: toksicni, netoksi¢ni bioloski

neaktivni, netoksiéni bioloski aktivni i netoksiéni rastvorljivi.’

1.2 Vrste biomaterijala

NajCesca podela koja omogucava objedinjavanje gotovo svih ostalih je po hemijskom
sastavu. Biomaterijali po hemijskom sastavu mogu biti: metalni, polimerni, keramicki, prirodni i

kompozitni.*>

1.2.1 Metalni biomaterijali

Siroku popularnost metalni biomaterijali su stekli u ortopediji zbog mogucnosti izrade
implanata koji poseduju visoku jaCinu na kidanje i zamor. Jo$ je 1775. godine zabeleZena upotreba
metala kao biomaterijala, mada bez vecih uspeha’ Pofetkom dvadesetog veka zabeleZena je
upotreba visoko ugljeni¢nih Celika kao biomaterijala, a od 1920. godine koriste se kobalt-hrom (Co-
Cr) legure. PoCetkom 1940. godine titan polinje da zauzima kljuéno mesto u metalnim
biomaterijalima.’

Nerdajuci Celik (316L) se dosta koristi za izradu parcijalnih implanata, jer je jeftin i lako se
oblikuje.* U poredenju sa drugim metalnim biomaterijalima elik ima optimalan modul elasti¢nosti
potreban za obradu i visoku vrednost savojne jaline. Njegove osobine imaju praktian znacaj zbog
toga Sto je Cesto tokom operacije potrebno saviti profil prema potrebnom anatomskom zahtevu.
Smatra se da je Celik biokompatibilan, mada nije integrativan sa tkivom. Ako se Zelik implantira u
kost, tanak sloj fibroznog tkiva stvara se izmedu kosti i Celika. Integracija &eli€nih implanata zbog

stvaranja fibroznog sloja je onemogucena, pa se Celik kao metalni biomaterijal danas retko koristi.”
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Legure Co-Cr smatraju se koroziono rezistentnim. U poredenju sa nerdajucim Celicima
imaju vide vrednosti jaCine na kidanje, otpornost na zamor i vecu gustinu. Legura Co-Cr ima
visoku vrednost modula elasti¢nostiy §to moZe da predstavlja teSkocu prilikom obrade. Ova legura
se ranije dosta koristila za izradu vestackih kukova.>*

Titan (Ti) se koristi kao ¢&ist ili kao legura Ti-6Al-4V. Poseduje dosta malu gustinu u
odnosu na druge metalne biomaterijale, §to mu pored biokompatibilnih osobina omogucava Siru
upotrebu kao biomaterijala.* ® Legura Ti-6A1-4V Koristi se za izradu proteza velikih zglobova (kuk i
koleno). Zbog manjeg modula elastiCnosti koristi se za izradu Zica za fiksaciju umesto Celika ili
Co-Cr legura."®

Veliki broj razli€itih metalnih biomaterijala naao je primenu u stomatologiji.” "
1.2.2 Polimerni biomaterijali

Pod imenom polimerni biomaterijali podrazumevaju se sintetski polimeri, posto prirodni
biomaterijali koji u vecini sluajeva predstavljaju prirodne polimere obrazuju posebnu grupu.
Polimerni biomaterijali prema strukturi, osobinama i nameni obrazuju $iroku grupu biomaterijala.

Prema osobinama u in vifro i in vivo sistemima oni mogu biti bioneresorbilni i bioresorbilni.
1.2.2.1 Bioneresorbilni polimeri

Polimetilmetakrilat (PMMA) do sada se dosta koristio u oftamologiji i ortopediji.” Fiksacija
razliCitih vrsta proteza, tj. ispuna prostora izmedu proteze i tkiva obavlja se sa PMMA cementom.

Siroku primenu u izradi ve§tatkih krvnih sudova su nasli poliuretani. Za ovu vrstu primene
neophodno je da polimer ne izaziva trombozu i da enzimski procesi koji se odigravaju u
kardiovaskularnom sistemu ne uti€u na stabilnost poliuretana.’ Prilikom kontakta krvi i biomaterijala
moZe doc¢i do procesa koagulacije, stvaranja tromba i drugih nepoZeljnih faktora. Kinetike
koagulacionih reakcija mogu se matematicki modelovati i tako dobiti vremenska zavisnost stvaranja
produkata. Svaka reakcija je uslovljena koeficijentom prenosa mase (k)."”

Polietilen ultra visoke molske mase (UHMWPE) zbog odgovaraju¢ih mehanickih osobina
kao i dobre otpornosti na trenje Siroko se koristi za izradu veStatkih zglobova’ Zbog niskog
koeficijenta frikcije i dobre fizicke i hemijske stabilnosti od UHMWPE danas se izraduju zglobovi

2. 14

kukova. Od teflona se izraduju ventilacione ceviice za drenaZu zapaljenskih procesa srednjeg

uva.'® Odredeni broj totalnih ili parcijalnih proteza u maksilofacijalnoj hirurgiji izraduje se od

polivinilhlorida.”
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1.2.2.1.1 Elastomerni bioneresorbilni polimeri

U okviru bioneresorbilnih polimera moZe se izdvojiti posebna grupa koju saCinjavaju
elastomeri.'” '* Polisiloksanski elastomeri, zbog biokompatibilnih osobina Siroko se upotrebljavaju u

oo . 1921
medicini.

Kao elastomeri polisulfidi ‘nalaze primenu u stomatologiji prilikom odredenih
reparacija. Polisulfidi u svom lancu sadrze -SH grupu koja se moZe nalaziti u osnovnom ili
botnom lancu. Oksidacijom —-SH grupa sa olovooksidom dobijaju se —S-S- veze koje utiCu na
osobine elastomera."”

U estetskoj hirurgiji (vestatke grudi i sl) silikonski elastomeri nalaze Siroku upotrebu." '+ *
Dobijanje silikonskih mreZa, umreZavanjem silikonskih lanaca ostvareno je razlifitim postupcima.

Jedan od uspesnih umreZavanja ostvaren je uz pomo<¢ organohidrogensiloksana.”
1.2.2.2 Bioresorbilni polimeri

U poslednje dve decenije upotreba bioresorbilnih (biodegradabilnih) polimera belezi rast.
Biodegradabilni polimeri koriste se za izradu sistema za kontrolisano otpuStanje lekova, nosaca u
inZenjerstvu tkiva, fiksaciju koStanih fraktura, konaca za uSivanje organa i rana itd.” > Mehanizam
biodegradacije obuhvata viSe koraka koji se mogu odvijati i paralelno a ukljuCuju klasicnu i
enzimsku hidrolizu.”® Brzina i nain degradacije zavisi od vrsta hidrofilnih grupa unutar i na
krajevima lanaca, reaktivnosti hidrolitickih grupa, udela amorfnih i kristalininih regiona, poroznosti '
i molske mase polimera. Tokom biodegradacije dolazi do razgradnje polimera uz smanjenje
mehanickih osobina, a smatra se da prvo dolazi do razgradnje u amorfnim podrucjima polimera.*

Do sada su se kao bioresorbilni polimeri najceice upotrebljavali polilaktidi, poliglikoli itd.
1.2.2.2.1. Polilaktid (PLA)

Krajnji produkti razgradnje PLA se nesmetano ukljuCuju u metabolizam tkiva dajuci pri
tome netoksi€ne produkte. Mehanicke osobine PLA zavise od strukture materijala na svim nivoima
i mogu biti razli¢ite tako da se moduli elastiCnosti PLA kreéu od 0,5-10 GPa’ Dosta ispitivan

polimer iz ove grupe je poli-l-laktid (PLLA) Cija struktura lanca je prikazana na slici 1.2.
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Slika 1.2. Struktura lanca PLLA%

Od PLLA su sintetisane mikrokapsule za kontrolisano otpustanje lekova.® Pored do sada
primenjenih postupaka u ove svrhe trenutno se ispituje mogucnost primene postupka kontrolisane
ekspanzije polimera (CESP) radi ostvarivanja kontrole osobina PLLA mikrokapsula.” Ovaj
~ postupak omogucava dobijanje mikrokapsula ali i implanata sa projektovanim mehanickim
osobinama. Visoko porozan PLLA u obliku pene poroznosti 93% i velifine pora oko 500 pum
moZe se dobiti “sol/vent-casting™ postupkom koji omogucava dobijanje definisane veliCine pora i
regulaciju udela kristalini¢nosti.” Ova vrsta pene nasla je Siroku upotrebu u inZenjerstvu tkiva kao
polimerni nosaC koji obezbeduje dobru adherenciju i diferencijaciju osteoblasta u in wvivo
kulturama.”

Postoji Citav niz razliCitih faktora koji utiCu na strukturu i osobine sintetisanog PLLA.
PoCev od izbora rastvaraca koji se koristi u sintezi PLLA 1 koji direktno uti€e na interakcije PLLA-
rastvaral,a stim i na daljnje osobine PLLA pa do nalina i dinamike suSenja.”” Kljuéni parametri
koji utiCu na molsku masu PLLA su: rekristalizacija monomera, koncentracija inicijatora i nivo
vakuuma u procesu suSenja polimera.® Kontrola i upravljanje kinetikom kristalizacije polimera
PLLA ostvarena je razli¢itim nafinima, od kojih je izotermalna kristalizacija pokazala
zadovoljavajuce rezultate.!

Amorfna podruja PLLA predstavljaju centre u kojima zapocinje biodegradacija i hidroliza.
Smatra se da veli¢ina PLLA sferulita u poredenju sa udelom amorfnog podru¢ja nema znalajniju
ulogu u procesu biodegradacije.”> Tokom procesa biodegradacije dolazi do smanjenja pH okoline,
molske mase, modula i jaCine na kidanje i povecanja kristalini€nosti PLLA. Na slici 1.3 prikazane
su promene molske mase tri razliita polilaktida tokom in vitro i in wvivo statiCkih i dinamickih

ispitivanja. Promene jaline na kidanje prilikom istraZivanja iste vrste prikazane su na slici | 4.
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Slika 1.3. Promena molske mase: A-P(L)LA, Slika 1.4. Promena mehani€kih osobina

B-P(L/D)LA, C-P(L/DL)LA* PLLA*

Poredenjem in vitro i in vivo ispitivanja moZe se zakljuCiti da su promene drasti€nije
prilikom iz vivo ispitivanja, Sto je i oekivano. Prilikom in vivo ispitivanja PLLA dolazi u dodir sa
razli¢itim enzimskim sistemima, $to pooitrava uslove sredine, ali i daje realnu sliku osobina
PLLA > Tokom jednogodinjih in vivo ispitivanja utvideno je da nakon 3 meseca analizirani PLLA
zadr7ava 70% po&etne vrednosti savojne &vrstoce i 95% pocetne vrednosti jaline na kidanje.**

Sa membranama od PLLA izvrien je niz reparacija kostanih defekata.’™ Adhezija Celija i
proliferacija tkiva kroz PLLA ispitana je i definisana u in vivo uslovima.” Od PLLA natinjena je
trodimenzionalna porozna matrica u &ije pore moZe se distribuirati Zelatin, polisaharidi. proteini 1
soli, a koja se moZe koristiti u reparacijama kostanog i hrshavicavog tkiva.*’ Visoko porozan PLLA
pokazao se kao dobar nosa& celijskih kultura u inZenjerstvu tkiva.***

Pre upotrebe PLLA neophodno je izvriti njegovu sterilizaciju koja ne sme da utiCe na
mehani¢ke osobine, molekulsku stabilnost, molsku masu, udeo amorfnih regiona itd. Ispitivanjem je
utvrdeno da je za sterilizaciju PLLA, umesto do sada 3iroko koriScenog etilenoksida, optimalnije '-

upotrebiti nisko temperaturnu radio frekventnu plazmu kiseonika ili ugljendioksida (RF) koja bitnije

ne utie na strukturu i osobine PLLA*
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1.2.2.2.2 Kopolimeri i drugi bioresorbilni polimer;

Postoji veliki broj razhiCitih bioresorbilnih polimera i njihovih kopolimera: poli(laktid-co-
glikolid), polialkil-2-cianoakrilat, poli(e-kapralakton), glikol(trimetilenkarbonat), poli-l-laktid(dl-
laktid), polilaktid(8-valerolakton), poli-B-hidroksibutarat, poli-B-maleinska kiselina, poli-p-dioksanon,
poli(amino kiseline), polivinilalkohol itd* Radi poboljavanja biokompatibilnosti monomeri za
dobijanje biodegradabilnih polimera se kopolimerizuju sa monomerima bionedegradabilnih polimera.
Jedan od takvih primera je blok kopolimer na bazi PLA (polilaktid-polietilenglikol blok
kopolimer).”* ** Ovakvom sintezom dobijen je kopolimer koji je pokazao dobra svojstva nosafa
koStanog morfogenetskog proteina (BMP) neophodnog za regeneraciju koStanog tkiva (poglavlje
7). 1z monomera laktida i glikola moZe se dobiti kopolimer poli(laktid-co-glikol).®® Na slici 1.5
prikazana je struktura ovog kopolimera dobijena SEM-om.

In vivo ispitivanja poli(laktid-co-glikol) kopolimera utvrdila su da ova vrsta kopolimera
moZe biti induktivna za stvaranje i adsorpciju
kolagena, vezivne komponente tkiva.” Tokom

ispitivanja registrovana je ne samo adsorpcija

4l osteoblasta na kopolimeru vec¢ i njihova proliferacija

i diferencijacija.”®

Slika 1-5. SEM 90% poroznog kopolimera
poli(laktid-co-glikolid)*®

Graftovanjem PLLA sa aminokiselinama dobijen je poli(l-laktid-co-amino kiselina) graftovan
polimer. Amino kiseline sa kojima je ispitana mogucnost graftovanja su lizin i alanin.*’

Za rekonstrukciju meniskusa uspe3no je iskoriicen porozni bioresorbilni poliuretan.”

1.2.3 Keramicki i biomaterijali na bazi stakla

Reparacija tkiva uslovljena optimalnim mehanic¢kim karakteristikama moZe se izvriiti sa
bioinertnom (cirkonijum, alumina), bioresorbilnom (TCP) ili bioaktivnom (bioaktivno staklo,
hidroksiapatit) keramikom, koja se najéeice zove biokeramika.’

Cirkonijudioksid (ZrO,) koristi se za izradu kompletnih delova zglobnih proteza.® * *'

Upotrebljava se u tetragonalnoj formi, stabilizovanoj sa oksidima odredenih elemenata. ZrO, +
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3mol% Y.0, je najéesce koriiéen oblik ove keramike i oznatava se kao TZP.”' Dodatkom CaO ili
MgO u koli¢inama od 8-10 mol% ZrO, dobija se cirkonijumova keramika oznafena kao PSZ.'

Tokom in vitro-ispitivanja utvrdeno je postojanje Zr-OH i Y-OH veza na medufaznoj
povrsini sa okolnim tkivom, §to moZe prouzrokovati negativne reakcije u okolnom ticivu.”'

Visoko &ista, polikristalna o-alumina (Al,O;) je biokeramika koja je prva nasla Siru
upotrebu u izradi dentalnih implanta i koStanih proteza (kuka, zgloba itd). Niska korozivnost, dobra
biokompatibilnost, nizak koeficijent frikcije i visoka jaCina omogucavaju Jiru upotrebu ove
keramike u medicini® > >

Reparacija manjih defekata koStanog tkiva obavljena je sa trikalcijum fosfatom (TR~
Razli¢itu veli¢inu i oblik pora (od 100 — 800 pm) u blokovima TCP moguce je dizajnirali uz
pomoé H,0,, poliuretanske pene ili ugljeninih vlakana.*

Siroku upotrebu u klinikoj praksi zabeleZilo je bioaktivno staklo (bioaktivna staklena
keramika).>> > > 3 % Implant sainjen od bioaktivnog stakla poseduje visoku povriinsku aktivnost
koja rezultira u formiranju jake veze izmedu implanta i okolnog tkiva. Postoji viSe vrsta
bioaktivnog stakla od kojih najvecu primenu nafao Bioglass 4585, rezultat istraZivanja L. Hench-a i
saradnika’’

Zbog visoke rezistencije formiranja krvnih ugrusaka piroliticki ugljenik dosta se koristi kao
biomaterijal za oblaganje veitatkih sréanih zalistaka. Pored pirolititkog ugljenika takode se Koristi

nisko gusti i staklasti ugljenik.>>

1.2.3.1 Kalcijum hidroksiapatit (HAp)

Kostano tkivo sastoji se iz kalcijum fosfata (69 mas%), kolagena (20 mas%), vode (9
mas%) i ostalih elemenata (2 mas%). Kalcijum fosfat u formi kristalnog hidroksiapatita (HAp) ili
amorfnog kalcijum fosfata (ACP), obezbeduje mehanicku Crstocu kostima.®® Hemijski sintetisan
HAp je vrlo slican prirodnom (tabela 1.1) HAp i iz ovih razloga Siroko se primenjuje kao
keramicki biomaterijal u reparacijama kostanog i hrskavi€avog tkiva.

Tabela 1.1. Kristalografski parametri sintetisanog i prirodnog HAp'

biomaterijal parametar (nm)

a b
dentalni HAp 0.944 0,688
Lsi ntetski HAp 0,942 0,688

10



http://www.tcpdf.org

37-63

Sa granulama ili prahom sintetskog HAp izvrSen je niz reparacija kostanog tkiva.
Analizom medufazne povrSine kost — hidroksiapatit, utvrden je znacaj bliskog kontakta HAp
implanta i okolnog tkiva radi uspenosti implantacije.”” Pored hemiskog sastava i drugi faktori utitu
na odgovor organizma medu kojima je poroznost, velifina i raspored pora.”” Postoje razlidita
mifljenja o optimalnom precniku pora neophodnih za adherenciju, diferencijaciju i proliferaciju
osteoblasta. Tkivo ne moZe da proliferiie kroz pore &iji je pre¢nik manji od 100-150 um."* Smatra

se da precnik pora od 200-500 um moZe biti optimalan za regeneraciju koitanog tkiva.** %

1.2.3.1.1 Dobijanje HAp

HAp se moZe dobiti u obliku praha, porozne ili guste keramike razli€itim sintezama. Sinteze
su razliCite a takode i krajnja morfologija i stehiometrija HAp.**

Postoje dva osnovna nacina za dobijanje HAp prahova i ona u sebi sadrZe vlaZne metode i
reakcije u Cvrstom stanju. U slucaju sinteze prahova HAp mokrim postupkom, postoje tri grupe
postupaka: precipitacija, hidrotermalna obrada i hidroliza kalcijum fosfata.

Pr1 precipitaciji kalcijum fosfata iz visoko presicenih rastvora formira se amorfna faza koja

se zatim transformiSe u stabilnije kristalne forme.”®:*

Mineral hidroksiapatit ima

heksagonalnu kristalnu strukturu (slika 1.6).

Prema literaturnim podacima ose simetrije

elementarne celije su a(=b) izmedu 09433 i

09421 om 1 ¢ 0,688 nm. Varijacije ovih

vrednosti posledica su naCina pripreme uzorka

ili prisustva primesa.

Slika 1.6. Heksagonalna struktura kristala HAp"®

Najveci broj uzoraka HAp sintetisanih precipitacijom pri sobnoj temperaturi ima
nestehiometrijsku strukturu sa molskim odnosom Ca/P od 133 do 1,67. Medutim difraktogrami i
IR spekiri HAp sa deficitarnim sadrZajem kalcijuma i stehiometrijskog HAp su skoro indenti¢ni, §to
znati da nestehiometrijska jedinjenja zadrZavaju osnovne karakteristike HAp-a.” Stehiometrijski
HAp oznaten kao Cao(PO,)s(OH), poseduje odnos Ca/P od 1,67, dok HAp sa deficitarnim
sadrzajem kalcijuma oznaCen kao Cay.(HPO,) (PO, (OH)m, ima odnos Ca/P  ispod "'-1'32;_.

Biolo3ki apatiti su deficitarni sa sadrajem kalcijuma.”! Iz ovih razloga predmet odredenih

11
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Kompresiona évrstoca (MPa)

istraZivanja je bila sinteza praha HAp-a sa deficitarnim sadrZajem kalcijuma, pomocu modifikovane
precipitacione metode.”" ™

Postoje brojne alternativne metode za dobijanje praha HAp, kao §to je sol-gel sinteza, fluks
metoda, sprej piroliza, elektrokristalizacija itd*® Posebno interesantnu grupu istraZivanja
predstavljaju postupci sinteze HAp iz veStagki sintetisanih telesnih teCnosti (Sirnulated Body Fluid —
SBF)> ™ Nakon potapanja substrata u SBF najpre dolazi do formiranja nukleusa HAp, a u
narednom koraku dolazi do rasta faze HAp.”” Pored staklenog praha i silika gel se moZe koristi kao

supstrat. U tom sluaju silanolne grupe imaju klju¢nu ulogu u formiranju mesta nukleacije HAp.™
1.2.3.1.2 Porozna i gusta HAp keramika

HAp keramika u poroznom stanju se Cesto koristi kao zamena za kost. Kostano tkivo raste
unutar pora, povecavajuéi jainu HAp implanta. Medutim zbog neophodnog prisustva pora implant
nema zadovoljvajuée mehanitke osobine, pa se ne moZe kao takav Koristiti gde postoje zahtevi za
povecanim mehani¢kim osobinama implanta.*

Dobijanje guste HAp keramike sa visokim vrednostima mehaniCke CEvrstoce moguce je

1200 sinterovanjem, ako je polazni prah HAp
! stehiometrijski (molski odnos Ca/P=1.67).

900- i Ako je molski odnos visi od 1.67 doci e
I do formiranja Ca0O tokom sinterovanja, a

i | ako je niZi formira se trikalcijumfosfat.
300 4 Tokom sinterovanja dolazi do smanjenja
pora i njihovog udela u HAp. Smanjenje

0 . . i

0 10 20 10 40 pora utife na povecanje mehanickih
Udeo pora (vol %) orabing HAp.TS
Slika 1.7. Zavisnost kompresione &vrstoée od udela mikro i makro pora.”
Na slici 1.7 prikazana je zavisnost kompresione Cvrstoce blokova HAp od udela makro i
mikro pora.” Sinterovanje praha se moZe obaviti na razlifitim temperaturama, s tim S$to na visokim

temperaturama moZe doéi do preteranog rasta zrna i razlaganja HAp.* ™"

U zavisnosti od metode merenja modul elastitnosti guste HAp keramike nalazi se u

intervalu od 35-120 GPa’®
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Temperatura sinterovanja utiCe na mogucnost pojave trodimenzionalnih defekata u
heksagonalnoj kristalnoj strukturi. Ova vrsta defekta ima bitan uticaj na ponasanje HAp u in vivo

uslovima.”®

1.2.3.1.3 HAp tanki slojevi i previake

Depozicijom tankih slojeva na substrate metala, stakla ili polimera ostvarena je povrSinska
modifikacija substrata u cilju poboljsanja biokompatibilnosti 1 drugih funkcionalnosti. Oblaganjem
metalnih implanata sa HAp tankim slojevima i

prevlakama ne samo da je povecana biokompatibilnost

metala uz oCuvanje mehanickih osobina implanta, vec
je 1 smanjeno oslobadanje metalnih oksida 1 jona u
okolno tkivo.® Na slici 1.8 prikazan je SEM prevlake
HAp na substratu od titana.

Slika 1.8. SEM deponovanog HAp na substratu

od titana’’

Adhezija okolnog tkiva je znaCajnije uvecana
kada je metalni implant obloZen sa HAp. Ovakvim pristupom poboljSava se fiksacija proteze i
implanta ** *!

Deponovanje tankih slojeva i prevlaka ostvaruje se razli¢itim metodama. Sol — gel metodom
ostvareno je dobijanje HAp prevlaka sa kontrolisanom kristalno§éu i veli¢inom kristala. Ovom
metodom sintetizovan je sol-gel HAp-a koji je pomocu dip-coating ili spin-coating tehnika
deponovan na metalni supstrat.’** Natapanjem metalnog supstrata ve$tatkom telesnom tenoscu
(SBF) dobijeni su tanki slojevi HAp na metalu.”>™ Istom metodom ostvareno je oblaganje substrata

od prirodnog biomaterijala kolagena sa HAp."® Uogeno je da nakon vremena potapanja od 1 nedelje

na 36,5°C dolazi do potpune pokrivenosti vlakana kolagena sa sfernim Cesticama HAp.*

1.2.4 Prirodni biomaterijali

Ova grupa predstavlja materijale dobijene iz prirode. Zbog svojih osobina biomaterijali iz
ove grupe saCinjavaju posebnu celinu, bez obzira Sto po svom hemijskom sastavu mogu biti
polimeri, keramika ili kompoziti. Prirodni biomaterijali su najmanje toksini u poredenju sa svim

ostalim biomaterijalima. Medutim, posebno polimerni prirodni biomaterijali mogu izazvati razlicite
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negativne imunoloSke reakcije nakon implantacije. Oni su termicki vrlo osetljivi, zbog mogucnosti
b ‘. " 2
denaturacije na poviSenim temperaturama.

Reparaciju  koStanog tkiva moguce je obaviti sa koralnim kalcijumkarbonatom ili

. 8% Uz pomo¢ korala vre se reparacije koStanog tkiva koje zahtevaju

hidroksiapatitom.™
nadoknadu izgubljene keramicke komponente kostiju.

Kolagen u ovom trenutku predstavlja prirodni biomaterijal koji se dosta Siroko Koristi u
medicini, a i 3ire. Upotrebljava se u razliCite svrhe u prirodnom ili hidrolizovanom obliku.’

Prilikom aplikacije kolagena tokom reparacije ko3tanog i hrskaviCavog tkiva moZe se
upotrebiti sme3a kolagena i glukosaminoglukana koja inicira stvaranje kalusa i krajnje zarastanje
kodtanih defekata. Glukosaminoglukan se moZe koristiti kao biomaterijal i samostalno, ali ne tako
uspesno kao u kombinaciji sa drugim polimerima.*® Ovi razlozi su doveli do sinteze posebne vrste
kopolimera tipa kolagen — glukosaminoglukan i njihove upotrebe sa ciljem ubrazavanja procesa
reparacije. Kopolimeru kolagen — glukosaminoglukan se dodaje triplet amino kiselina Gly-His-Lys
(GHL), koji nakon aplikacije do odredene mere moZe da ubrza reparaciju kostanog tkiva.*
Reparacija manjih hrskavicavih defekata uspeSno je obavljena 1 sa polisulfonovanim
glukosaminoglukanom.” Kopolimer kolagen — glukosaminoglukan modifikivan je sa silikonom u
cilju dobijanja kolagen — glukosaminoglukan- silikon membrane koja se Kkoristi u procesima
fiksacije koStanih i hrskavi€avih defekata.”

Porast broja bolesti kardiovaskularnog sistema u poslednje dve decenije, posebno broja
izvrSenih hirurSkih intervencija zamene sranih arterija (baj-pas), postavio je zahtev za primenu
veStactki dobijenih arterija u te svrhe. Arterija se sastoji od tri osmovna sloja koja ispunjavaju
mehanicke i biohemijske zahteve. U ovom trenutku minimalna inflamatorna, infektivna i
tromborezistentna svojstva ostvarena su dobijanjem arterija od sintetskih vlakana koja su obloZena

kolagenom. Pored kolagena i elastin kao prirodni biomaterijal se koristi u ove svrhe.”

1.3. Kompozitni biomaterijali

Postoji veliki broj vrsta i grupa kompozitnih biomaterijala sa razliCitim namenama. Do sada
Je ostvarena sinteza kompozitnih biomaterijala tipa metal/metal, metal/polimer, metal/keramika,
keramika/keramika, keramika/polimer, keramika/prirodni, polimer/polimer kao i sve varijante
njihovih kombinacija. Kompozitni biomaterijali trenutno predstavljaju najinteresantnije biomaterijale

sa kojima bi se mogla izvrsiti reparacija kostanog tkiva. Posebno interesantnu vrstu predstavljaju
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kompozitni biomaterijali na bazi HAp, jer kao $to je naznafeno u poglavlju 1.23.1, on predstavlja
glavni sastojak prirodnog koStanog tkiva.

Osnovne grupe kompozitnih biomaterijala na bazi HAp su: HAp/metal, HAp/keramika,
HAp/prirodni, HAp/polimer ili kombinacije navedenih grupa.” * ** Kompozitni pristup povecao je
mehanicke osobine HAp i omogucio dobijanje biomaterijala na bazi HAp sa §irokim intervalom
vrednosti modula elasti¢nosti. Na slici 1.9 prikazana je zavisnost modula elastiCnosti od zatezne

Cvrstoce, razliCitih grupa kompozitnih biomaterijala.

1000 < :

3 - X s Tisalav— [ D ;
3 Staklena keramika/polietilen : IZI\ [

= { Bioaktivho staklo/polietilen Godical kost \ Akring

% Hidroksiapatit/polietilen : ée“kCo-Cr

= 1004 4 it . __

3 ] L HAp

2 ! ioglas”
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Slika 1.9. Modul elasticnosti i zatezna Evrstoéa kompozita na bazi HAp’
Komponente kompozita direktno utiu na biokompatibilnost kompozitnog biomaterijala na
bazi HAp-a. U zavisnosti koje faze su prisutne u kompozitu, metal, keramika, polimer ili prirodni.

dobija se kompozit sa razli¢itim stepenom biokompatibilnosti.

1.3.1. Kompozitni biomaterijali iz prirode — kostano tkivo

Kostano tkivo (kost) predstavlja kompozitni materijal koji je formirala i dizajnirala priroda.
Kost se sastoji iz neorganske komponente koju predstavlja kalcijum fosfatna keramika (69 mas%),
proteinske komponente kolagenske prirode (20 mas%), vode (9 mas%) i ostalih elemenata (2
mas%). Kalcijum fosfatna komponenta uglavnom se nalazi u formi kristalnog hidroksiapatita (HAp)
ili amorfnog kalcijum fosfata (ACP), i ona obezbeduje mehanitku &Evrstocu.®® Kristali HAp su
prose¢ne duZine od 40-60 nm, Sirine 20 nm i debljine 15-5 nm i kao takvi formiraju se na
kolagenskim vlaknima koja takode uti®u na mehanicke osobine kostiju.*® Kompresiona &vrstoca

kostiju nalazi se u intervalu od 49-174 MPa, a prosetna savojna &vrstoca iznosi oko 160 MPa.*
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Ekstracelularni koStani matriks sastoji se od 90% kolagenskih proteina (kolagen tip I 97% i
kolagen tip V 3%) i 10% nekolagenskih proteina (osteokalcin 20%, osteonektin 20%, koStani
sialoprotein 12%;, proteoglukan 10%, osteopontin, fibronektin, faktori rasta, koStani morfogenetski
protein (BMP) itd). Sve navedene proteine sintetizuju osteoblasti i oni u€estvuju u adheziji Celija na
biomaterijalima.”

Prelom kosti pokrece &itav niz reparativnih mehanizama koji na kraju dovode do zarastanja
kosti. U mnogim istraZivatkim radovima ovi mehanizmi su svrstani u tri stupnja: inflamacija,
reparacija 1 remodeﬁranje.gs Inflamaciju karakteriSe uklanjanje akutnih inflamatornih faktora, dok
reparacija zapocinje formiranjem “fibrinske potke” koju naseljavaju makrofage, edotelijalne Celije 1
fibroblasti. Fibroblasti grade privremeni kolagenski matriks. AktivnoScu reparatornih celija stvara se
tkivo poznato kao kalus. Ono se sastoji od fibroznog, hrshaviavog i staklasto koStanog tkiva.
Novostvoreno fibrozno tkivo se dalje transformiSe u hrshavicavo ili koStano, Sto zavisi od
parcijalnog pritiska kiseonika. Sa biohemijskog aspekta u fazi reparacije prvo je prisutna visoka
koncentracija glikosaminglukana, dok kasnije dominira stvaranje kolagena i na kraju dolazi do
stvaranja kristala kalcijumhidroksiapatita.” *® Remodeliranje karakteriSe resorpcija nepotrebnih i
nefunkcionalnih delova kalusa i tada dolazi do stvaranja trabekularne kosti duZ linija opterecenja.
Fenomeni koji se deSavaju tokom remodeliranja mogu trajati 6 do 9 godina.” Smatra se da koStani
sialoprotein (BSP) i fosforin (DPP) imaju odlucujucu ulogu u inicijaciji mineralizacije Kosti 1
pocetne nukleacije hidroksiapatita, dok osteopontin (OPN) inhibira nukleaciju hidroksiapatita. BSP,
DPP i OPN su proteinske prirode.”

Sinteza kolagena sastoji se iz niza kompleksnih reakcija. Prvo dolazi do enzimske sinteze
pro-al i pro-ot2 lanaca uz pomo¢ serina, prolina i hidroksiprolina, koje su ujedno i najCeSce amino
kiseline u kolagenu. Triplet polipeptidnih lanaca formira prokolagen koji se enzimski transformisSe u
tropokolagen.” * Iz tropokolagena se formiraju kolagenska vlakna (slika 1.10).

Vlakna kolagena predstavljaju mesta na kojima dolazi do formiranja hidroksiapatita,
neorganske komponente kostiju (slika 1.11)." Kolagen predstavlja gradivnu komponentu kostiju,
koZe, ligamenat, tetiva itd* Iz navedenih razloga on predstavlja trenutno najviSe koriS€eni
biomaterijal prirodnog porekla. U zavisnosti u kojoj vrsti tkiva se nalazi postoje razliCite vrste
kolagena oznaCene kao kolagen tipa I, II, III, IV itd. Tip I uglavnom se nalazi u koZi, kostima i
tetivama, a tipa IT u hrskavici. U koZi novorodeneta i u aortama odraslog Coveka moZe se naci tip

[II. U odredenim membranama organa nalazi se tip IV.”
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Slika 1.10. Vlakno kolagena®® Slika 1.11. Struktura kosti'

Zrela kost postoji u dve forme: kao kompaktna i kao mreZasta. ** °* Hijerarhijski nivo
strukturne organizacije u ljudskoj kompaktnoj kosti (lamelarnoj) prikazan je na slici 1.11. Vlakna
koja sadrZe minerale, rasporedjena unutar lamelarne plofe u koncentriénim krugovima oko
Haversianovog kanala, formiraju jedan osteon. Poprecni presek kompakine kosti pokazuje
cilindriCne osteone (takodje se nazivaju i Haversian sistem) sa krvnim cdelijama duz Haversian
kanala. MetaboliCke supstance mogu biti transportovane interkomunikacionim sistemima koji su
povezani sa Supljinom kostane srZi. Razli¢iti medjusobno povezani sistemi, popunjeni su telesnim
fluidima i njihova zapremina se krece do 19 %. MreZasta kost (trabekularna ili sundjerasta kost) je
Celijski materijal koji se sastoji od povezane mreze Stapica i tanjirica. Mala gustina i struktura u
obliku Stapica dolaze do izraZaja u oblastima delovanja niskog pritiska na kost, dok velika gustina 1

struktura u obliku tanjiriéa dominiraju u oblastima visokih opterecenja.

1.3.2. HAp/metal kompoziti

Kompoziti tipa HAp/metal najfeice se javljaju kod tankih slojeva ili previaka HAp
na metalnim substratima’ Kao 3to je i ranije naznaeno (poglavlje 1.2.3.1.3) moguce tehnike
depozicije su brojne, a takode i supstrati mogu biti razli¢iti. Natapanjem substrata od zlata u SBF
uz pomoc¢ piezoelektriénog kvarcnog oscilatora ostvarena je nukleacija i rast kristala HAp na

73 , " = A 4 I 3
substratu.” Promenom frekvence oscilatora tokom vremena -potapanja optimizovan je .nukleacioni

period.
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Moguénost sinteze HAp/metal kompozita sa postojanjem gradijenta hemijskog sastava i
funkcije po zapremini posluZilo je kao osnova stvaranja funkcionalno gradijentnih biomaterijala
(FGBM). Na povrini biomaterijala preoviadava HAp, Cija Koncentracija se ka unutra$njosti
smanjuje u korist titana.”

Povecanje mehanickih osobina HAp ostvareno je dodatkom Ni;Al u prah HAp.""” Nakon
homogenizacije praha HAp i Ni;Al, smesa je toplo presovana na 1100°C a dobijenom kompozitu
ispitana je savojna Cvrstoca u zavisnosti od udela Ni;Al. Na osnovu dobijenih rezultata, prikazanih
na slici 1.12, dodatkom 10 vol % Ni Al ostvareno je maksimalno povecanje savojne Cvrstoce. Na
slici 1.13 prikazana je SEM prelomne povrSine kompozita HAp/ Ni;Al koji sadrzi 10 vol% NiAl

140

120-_ _/'
a1

80-
60 T y T ¢ T ; T G 1
0 10 20 30 40
udeo NLAl (vol %)
Slika 1.12. Zavisnost savojne &vrstoce Slika 1.13. SEM kompozita HAp/ Ni,Al
HAp/ NisAl od udela Ni,A1' sa 10 vol% Ni,Al'"

SrediSnja kruZna povrSina na slici 1.13 poti¢e od NiyAl koji je okruZen komponentom HAp.
Medufaznu povrSinu karakteriSe niz pukotina koje se nastavljaju ka komponenti HAp.
Najverovatnije da su pukotine rezultat naprezanja koja se javljaju usled razli€itih osobina faza
tokom procesiranja kompozita.

HAp se moZe ojacati i metalnim vlaknima, a takva vrsta vlaknastog HAp/metal kompozita

sa 20-30% metalnih vlakana, moZe da ima Zilavost od 6 — 7,4 MPam'?°

1.3.3. HAp/prirodni kompoziti

HAp/prirodni kompoziti oznaCeni kao bioaktivni kompoziti u najvec¢oj meri se odnose na
HAp/kolagen kompozite. '™ U poredenju sa &istim HAp, HAp/kolagen kompoziti izazivaju

minimalnu inflamatornu reakciju, koja nakon 16 nedelja in vivo ispitivanja potpuno nestaje.'”’
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Intensity

Cestice HAp i TCP koje se nalaze u trodimenzionalnoj matrici od kolagena formiraju
trokomponentan kompozit HAp/TCP/kolagen koji moZe posluZiti za reparaciju razliCitih kosStanih
defekata.'” ' Tokom in vivo ispitivanja ovog kompozita utvrdeno je da tkivo prvo dolazi u dodir
sa kolagenom ispod koga se nalaze Cestice HAp 4 TCP. Kolagen omogucava dobru adherenciju i
integraciju kompozita sa okolnim tkivom. Nakon 6 nedelja ispitivanja uoCava se stvaranje novog
tkiva i kompletna integracija implanta. Na slici 1.14 prikazan je difraktogram HAp/TCP/kolagen
kompozita pre i nakon 6 meseci implantacije. Mineralizacija tkiva i stvaranje novog koStanog tkiva

registrovano je na difraktogramu kompozita ekstrahovanom iz organizma nakon 6 meseci.

o i. §prei_:nplan[tadjer [spitivanja su obavljena reparacijom vecih
Rl 55 W - koStanih defekata (oko 25 mm).'*2
i S Supstitucija koStanog tkiva obavljena je i
. : ; ;E sa HAp/elastin kompozitom, kod koga su Cestice
s ‘ E:L_':- E I:- HAp fino dispergovane u osnovi od elastina.
: ':‘}.: 53?‘??&‘% Tokom ispitivanja in vivo utvrdena je dobra
: _ bl *\ﬂd{"‘ adherencija osteoblasta na kompozitu, kao i
25 27 29 31 a3 35
28 njihova proliferacija.'™

Slika 1.14. Difraktogram HAp/TCP/kolagen kompozita pre i posle 6 meseci od

implantacije'®?

K. Nishihara u svojim istraZivanjima predloZio je postupak dobijanja kompozitnog
biomaterijala HAp/kolagen koji bazira na meSanju HAp 1 predhodno pripremljenog kolagen-
fosfatnog rastvora.'” Smefa se zatim sinteruje na temperaturi koja je ispod 100°C. U okviru
HAp/kolagen kompozita mogu biti dispergovani razli¢iti molekuli faktora rasta, antibiotika 1l
proteina odgovornih za adheziju. S. Jefferies u svojim istraZivanjima predloZio je sintezu takve

viste kompozita koja u sebi sadrZzi maksimum 20 mas% HAp komponente.'"

1.3.4. HAp/keramika kompoziti

Povecanje mehanickih karakteristika HAp ostvareno je sintezom HAp/keramika kompozita
sa Al,O, keramikom kao ojaavajuéom komponentom.’ Na slici 1.15a. prikazana je zavisnost
savojne Cvrstoce HAp/ALO, od zapreminskog udela HAp u kompozitu, a na slici 1.15b prelomna
povriina kompozita sa 70 vol% HAp. UoCava se da savojna Cvrstoca raste sa povecanjem vol%

AlLO; u kompozitu i obrnuto. U medufaznoj povriini ne postoji blizak kontakt HAp i AL O,
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(slikal .15 b) ali se ne uoCava pojava pukotina ka komponenti HAp (kao kod HAp/Ni;Al

kompozita).
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Slika 1.15 a. Zavisnost savojne ¢vrstoce od vol% Slika 1.15 b. SEM prelomne povrSine
HAp u HAp/ Al,0, kompozitu'®’ HAp/A1,0, sa 70 vol% HAp'"”

Zbog sli€énog hemijskog sastava HAp-u je dodata komponenta TCP i dobijen je HAp/TCP
kompozit’® '™ U medufaznoj povriini ovog kompozita ostvaruje se relativno blizak kontakt
komponenti, bez pojava pukotina. Medutim postoje razli¢ita miSljenja o osteoinduktivnom
potencijalu i biokompatibilnim osobinama ovog kompozita. Y. Harada i saradnici su ispitali
mogucnost adhezije, proliferacije i diferencijacije razli¢itih faktora odgovornih za proces inflamacije
kod kompozita HAp/TCP.'” Razmatrani faktori su interleukin 1B (IL-1) i tumorni nekroti¢ni
faktor oo (TNF-a1). Na osnovu dobijenih rezultata uoleno je da se stvaranje TNF-oo kod HAp/TCP
kompozita odvija na isti nacin kao i kod &istog HAp dobijenog sinterovanjemn na 900°C i 1200°C.
Iste zavisnosti su uoene i kod stvaranja IL-1[3.

Kerami¢ku komponentu u HAp/keramika kompozitima moZe da predstavlja i ZrO,. SiO,,
CaSO, ili vlakna HAp.® Dodatkom razli¢itih vrsta keramike u HAp povecavaju se¢ njegove
mehaniCke karakteristike ali ujedno se smanjuje biokompatibinost kompozita i povecavaju teskoce

procesiranja zbog fega ova vrsta kompozita nije nasla Siru kliniCku upotrebu.>

1.3.5. HAp/bioaktivho staklo kompoziti

HAp/bioaktivno staklo kompoziti zauzimaju visoko mesto kao biomaterijali koji se trenutno
najvise koriste za zamenu malih kostiju srednjeg uva. Ova vrsta kompozita pokazuje visoku

biokompatibilnost i bioaktivnost, 3to rezultira &vrstom vezom implant-tkivo.® Na slici 1.16
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prikazana je mikrostruktura povrS§ine HAp/bioaktivno staklo kompozita pre i posle 4 nedelje i vitro

ispitivanja.

1KY ¥9868- B8l 6

Slika 1.16. Povriina HAp/bioaktivno staklo kompozita: a) pre;
b) posle 4 nedelje in vitro'®
Nakon 4 nedelje in vitro ispitivanja uofava se indukcija i rast kristala HAp na povrSini

®  Analizirano

HAp/bioaktivno staklo kompozita, koja je potvrdena rendgenskom analizom."
bioaktivno staklo sadrZi 45.5 mol% P,O; i 545 mol% CaO. Bioaktivnu staklenu komponentu u
kompozitu mogu da predstavljaju razlilite vrste bioaktivnih stakala. U zavisnosti od udela 1 vrste
bioaktivnog stakla dobijene su razli¢ite vrste kompozita HAp/bioaktivno staklo’ U tabeli 1.2

prikazane su osobine najeSce do sada koriScenih kompozita.

Tabela 1.2. Osobine komercijalnih kompozita HAp/bioaktivno staklo’

Osobina Ceravital H Cerabone A/W Implant Bioveri1_|
I
gustina (g/cm’) i 3,07 - TEE
tvrdocéa (HV) - 680 - 500
kompresiona jacina (MPa) 500 1080 - 500
savojna ¢vrstoca (MPa) - 215 160 100 - 160
Jungov modul (GPa) 100 = 150 218 - 70 — 88
jadina na kidanje (MPam'?) - 2,0 2,5 0,5 -1,0

1.4. HAp/polimer kompoziti

HAp/polimer kompoziti su po mehanickim osobinama najpribliZniji osobinama prirodnog
kostanog tkiva (slika 1.9).> * Struktura kompozita HAp/polimer najviSe podraZava strukturu
prirodnog ko3tanog tkiva. Kontinualna matrica od polimera u kojoj je rasporedena HAp
komponenta podseca na kolagensku komponentu u kojoj su fino distribuirane Cestice kristala HAp.
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Kompoziti HAp/polimer imaju Jungov modul elastiCnosti vrlo blizak modulu prirodnog kostanog
tkiva. Najveci problem kod ove vrste kompozita predstavlija toksiCnost polimera i njegova
postojanost tokom starenja. Najveéi broj polimera koji se koristio za sintezu HAp/polimer
kompozita, tokom aplikacije u Zivom organizmu oslobadao je produkte koji su negativno uticali na
metabolizam okolnog tkiva ili je tokom perioda aplikacije umnogome menjao strukturu a time i
osobine. U zavisnosti od strukture, osobina i ponaSanja tokom [n vitro i in vivo uslova, polimeri
mogu biti bioneresorbilni i bioresorbilni. Na osnovu ovih osobina izvriena je i podela HAp/polimer

kompozita.
1.4.1 HAp/bioneresorbilni polimer kompoziti

Razlicite vrste bioneresorbilnih polimera se koriste za sintezu HAp/bioneresorbilni polimer
kompozita. Sa poli(bis(carboxylatophenoxy)phospazan)-om i HAp sintetisan je kompozit poroznosti
od oko 65%."" Kompoziti sa masenim udelom polimera od 5, 10 i 20% imali su viSe vrednosti
mehaniCkih karakteristika nego Cist HAp, pa se je odmah mogla uoCiti Cinjenica da se HAp-u
mogu u velikoj meri izmeniti mehaniCke osobine dodatkom polimera.

HAp/polietilen kompoziti (HAp/PE), rezultat istaZivanja W. Bonfield-a i saradnika,

upotrebljavaju se za zamenu koStanog tkiva pod komercijalnim nazivom Hapex™> """ ' Granule
10 . ili prah HAp su meSane sa polimerom
| PE visoke gustine. Odnos udela

8- A polimera i HAp-a ima odlucujucu

6 - B B ulogu u  formiranju  mehanickih

N €

karakteristika kompozita. U zavisnosti

od wudela PE kompozit poseduje
razlicite mehaniCke karakteristike. Na

slici 1.17 prikazana je zavisnost

Jungov modul elastitnosti (GPa)

(NRRNRRTRRRRRNARRRRRRRRRNRRRRRRRRRRRRRREEY

50 Jungovog modula elastiCnosti od udela
Udeo HAp (vol %) HAp u kompozitu HAp/PE.
Slika 1.17. Uticaj udela HAp u kompozitu HAp/PE na Jungov modul smicanja za
kompozite A, B, C i D'
Na osnovu rezultata sa slike 1.17 uofava se da modul elastiCnosti raste sa povecanjem

udela HAp u kompozitu. Uzorci kompozita C i D sacinjeni su od PE niZze molske mase (200000

g/mol) dok uzorci A i B sadrZe vii (270000 g/mol). Srednja veli¢ina estica HAp kod uzoraka A i
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C (4,14 um) je niZa nego kod uzoraka B i D (7,32 pm). Pored povecanja vrednosti modula
elasti¢nosti sa udelom HAp u kompozitu HAp/PE raste i njegova biokompatibilnost.”®

Osobine HAp/PE kompozita matematicki su modelovane a rezultati modula elastiCnosti
dobijeni teorijskim proratunima bliski su vrednostima dobijenim eksperimentalnim putern.'"
Kopolimerizacijom etilena dobijen je polietilenglikol/poli(butilentetraftalat) blok kopolimer

(PEG/PBT).!* Sa ovim blok kopolimerom i nano &esticama HAp dobijen je kompozit
HAp/PEG/PBT. Nano &estice su u okviru blok kopolimera PEG/PBT fino rasporedene, a odnos

PEG : PBT 1izosi 70 : 30 respektivno.
Kopolimeru koji je potpuno rastvoren dodaju se
uz meSanje nano Cestice HAp. Nakon uklanjanja
rastvarata smesa je presovana na 190°C. Maseni
udeo HAp u kompozitu iznosio je od 50 — 100
%. Sintetisani su kompoziti sa Cesticama HAp

koje su predhodno obloZene poliakrilnom

ARda it kiselinom (PAA) i Cistim HAp. Na slici 1.18
4000 3000

prikazan je IR ove dve vrste Cestica HAp.
Slika 1.18. IR spektar a) HAp; b) HAp obloZen PAA'"

Kompoziti kod kojih su Cestice HAp obloZene sa PAA (HAp-PAA) imali su razlicit modul
elastiCnosti nego kompoziti koji sadrZze *“Ciste” Cestice HAp (HAp). Sa povecanjem udela polimerne
komponente u kompozitu modul elastiCnosti raste, dok smicajna Cvrsto¢a opada 3to se i uoCava iz
tabele 1.3.

Tabela 1.3. Mehanicke osobine nano kompozita HAp/PEG-PBT'"

Sadrzaj polimera E-modul (MPa) Zatezna jacina (MPa)
(%)
HAp PAA-HAp |  HAp | PAA-HAp |
0 30,5 30,5 7,0 7,0
10 | Foicagy v isi e 6,8 6,5
25 82,1 79,2 5,8 6,0
50 242 - || 4,38 :

U istraZivanjima Q. Liua i saradnika'" zakljueno je da se Cestica HAp moZe obloZiti slojem

drugog polimera u cilju promene adhezije u kompozitu. PAA koji je adsorbovan na povrsini
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HAp gradi intermolekulski kompleks sa PEG i na taj naCin znalajno uti¢e na medufaznu povrsinu
izmedu HAp i polimerne matrice.

R. Labella sa saradnicima'’ utvrdio je da se povrina Zestice HAp u kompozitima
HAp/polimer moZe uspeino modifikovati (silanizirati) slojem koji pospesuje adheziju u kompozitu.
Ovakvim pristupom obezbeduje se potencijalno jaka veza izmedu HAp i polimera preko polimerne
prevlake. Polimer ostvaruje jacu vezu sa polimernom previakom, a prevlaka sa HAp-om. Sistem
HAp-prevlaka-polimer koji tada postoji u kompozitu omogucava vise vrednosti mehaniCke Cvrstoce
nego sistem HAp-polimer."® A. Dupraz sa saradnicima takode ukazuje da silanizirana povrSina

117

HAp-a moZe da utife na povecanje mehanickih osobina kompozita. * Na slici 1.19 prikazan je

jedan od nadina silaniziranja povr3ine Cestice HAp-a.

hidroksiapatit gama metakriloksipropiltrimetoksilan
R mp ¥
H A OH + CHyme G G O Hy— CH— CH — SHOCH b
Hydraxyspuitie ﬂ gamoes Methweryloxrypreapyliribacihoxyalinns
ey o
HW?—G&—WW:
; OCHz

Slika 1.19. Mehanizam dobijanja silanske prevlake''?

Polimernu komponentu u kompozitima HAp/bioneresorbilni polimer mogu sacinjavati i
drugi polimeri kao S§to je npr. 22-bis-4(2-hidroksi-3-metakrilolpropo)fenil propan ili

poli(etilmetakrilat)-om."*" '"®

1.4.2 HAp/bioresorbilni polimer kompoziti

Sintezom i dizajniranjem kompozitnog biomaterijala sa HAp i bioresorbilnim polimerom
ostvaren je sasvim nov koncept biomaterijala. Biomaterijali ovog tipa postaju “Zivi”, vremenski se
razvijaju 1 menjaju, a nakon zavrienog procesa reparacije defekta nestaju i “umiru”. Osnovna ideja
sadrZana je u tome da se nakon implantacije u koStani defekt polimerna komponenta sa kojom je
ojaan HAp, bioresorbuje ustupajuéi na taj nafin mesto novoformiranom tkivu. Keramitka

komponenta HAp moZe da bude bioresorbilna ili bioneresorbilna, pa samim tim ona moZe a i ne

mora da ostane u tkivu.
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2

Broj adheriranih celija / cmx 10E4

"9 Porozni

T. Otsuka sa saradnicima ispitao je mogucnost primene smeSe HAp i PGA.
blokovi HAp su popunjeni puniocem koji predstavija PGA. Dobijeni kompozitni biomaterijal moZe
posluZiti za reparaciju koStanih defekata, a tokom perioda eksploatacije komponenta HAp ostaje dok
se komponenta PGA bioresorbuje. Detaljniji prikaz sinteze, karakterizacije i osobina ove vrste
kompozita u ovim istraZivanjima nije prikazan.

H. Elgendy i saradnici ispitali su diferencijaciju i promenu broja celija osteoblasta u in vivo
uslovima na povr3ini granula HAp i smeSe HAp i polilaktid-co-glikolida (PLGA)."”™ Rezultati
istraZivanja ukazali su da smeSa HAp i PLGA indukuje stvaranje veceg broja osteoblasta nego sam
HAp. Rezultati ovih istraZivanja prikazani su na slici 1.20.

Sa slike 1.20 uoCava se da je broj celija veéi na povrSini HAp/PLGA kompozita nego na
povrSini HAp, ali i manji nego na povrSini PLGA. Aktivnost alkalne fosfataze je jedan od
odlucujucih faktora od kojih zavisi diferencijacija osteoblasta i ekspresija gena. Sa povecdanjem
aktivnosti direktno se povecava diferencijacija osteoblasta i ubrzava process reparacije. U
istrazivanjima istih autora zabeleZena je veca aktivnost alkalne fosfataze na povrSini HAp/PLGA
kompozita nego na povrini PLGA.'"™ Ova zavisnost prikazana je na slici 1.21.

Hemijski sintetisan HAp u sme$i sa kopolimerima l-laktida moZe da omogudi dobru
adherenciju osteoblasta koji aktivno ucestvuju u procesima reparacije. [n vitro istraZivanja, mada ne
prikazuju realne osobine biomaterijala mogu ukazati na njegove nedostatke ili prednosti. S. Cho sa
saradnicima ispitao je moguénosti indukovanja novog koStanog HAp na povriini veStacki
sintetisanog HAp/kopoli-l-laktid kompozita u in vitro uslovima.””! Rendgenostrukturnom analizom
utvrdena je bioresorpcija kopoli-1-laktida tokom 7 dana ispitivanja uz istovremeno nastajanje novog

HAp. Rezultati ovih istraZivanja prikazani su na slici 1.22.

200
60 i
2 @
B~
] i)
40 -
| 12,0
2 =
g
20 - “g E
LA o | |
PLGA HAp(kalcinisan) HAp 1 2
PLGA P(LAGA) HAp/P(LAGA)
Slika 1.20. Broj delija na povrSini PLGA, Slika 1.21. Aktivnost alkalne fosfataze
HAp/PLGA i HAp nakon 1, 2, 3,5,1i 7 u okolini 1-polimera; 2-kompozitnog
dana in vitro ispitivanja'*’ biomaterijala HAp/P(LAGA)''
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kristalni apatit

Najverovatnije je da tokom 7 dana ispitivanja dolazi do
adhezije osteoblasta na povrdini kompozita, koji nakon
diferencijacije i proliferacije produkuju proteinske komponente
na kojima dolazi do nukleacije koStanog HAp i njegove
produkcije. Predpostavka je u skladu sa ranije predstavijenim
mehanizmima reparacije koStanog tkiva, a da b1 se potvrdila
neophodno je detaljno analizirati stvaranje HAp u in wivo
uslovima primenom histomorfoloSkih, stereoloskih 1 drugih

metoda.

Slika 1-22. Difraktogram HAp/kopoli-1-laktid-a pre i nakon 1 nedelje in vitro ispitivanja''

L. Lu i A. Mikos su u svojim istraZivanjima sintetisali HAp/PLGA kompozitni biomaterijal

kod koga se HAp komponenta u kompozitu nalazi u obliku vlakana.® Kratka vlakna HAp prosecne

duZine 45 pum i precnika 15 pm pomeSana su sa rastvorenim biokompatibilnim polimerom PLGA i

Zelatinom. Ova smeSa podvrgnuta je vakuum uparavanju, nakon Cega je presovana. Dobijeni krajnji

proizvod je dosta porozan, pa se iz tih razloga moZe uspeSno primeniti u inZenjerstvu tkiva kao

nosac razli¢itim cdelijskim kulturama. Kratka vlakna HAp koja se nalaze u kompozitu mogu da

pobolj$aju osteokondukciju, ali zbog malih vrednosti mehanicke Cvrstoce ova vrsta kompozita se ne

moZze uspeSno primeniti u reparaciji tvrdog kostanog tkiva. VeliCina pora ovog kompozita se moZze

po Zelji formirati dodatkom soli NaCl ili Zelatina i ona se nalazi u intervalu od 300-500 pum. NaCl

Se

Kompresiona ¢wrstoéa (MPa)

nakon “solvent-casting” postupka ekstrahuje iz sistema, a na njegovo mesto ostaju naznaCene

304
25-
20-
1.57
1.0—5

0.5

0.0-

pore. U zavisnosti od masenog odnosa
| komponenti polimera (PLGA) 1 keramike

(HAp) kompozitni  biomaterijal  poseduje

razliCite vrednosti kompresione &vrstoce koja je
prikazana na slici 1.23.
Slika 1.23. Vrednosti kompresione

cvrstoce kompozitnog biomaterijala

/35

1035 2005 3035 4035
Odnos PLGA/HAp

HAp/PLGA u zavisnosti od odnosa
PLGA/HAp®
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Kompresiona Cvrstoca ove vrste kompozitnog biomaterijala poseduje vrednosti od 1-30
MPa (sl. 1.23) Sto je niska vrednost u odnosu na kompresionu &vrstocu prirodnih kostiju koja
naj¢eice iznosi od 100-150 MPa.> ** NajviSa vrednost kompresione &vrstoce zabeleZena je za udeo
PLGA od 30% 1 HAp od 35%, dok ostatak saCinjava Zelatin ili NaCl pomocu koga se formira
poroznost sistema.

Formiranje veli¢ina i udela pora mogude je i dodavanjem metilenhlorida u sme$u HAp i
PLGA pre procesiranja, nakon Cega se ova komponenta ekstrahuje i za sobom ostavlja poroznost.

C. Laurencin 1 saradnici ukazali su na vaZnost poroznosti kompozita i mogucnosti
projektovanja ukupne poroznosti kompozita HAp/PLGA uz ostvarenu relativno uniformnu raspodelu

122

komponenata. = Za sintezu su kori§céene Cestice HAp veli¢ina od 74 — 104 pum i PLGA molske
mase 50000 g/mol. U ovim istraZivanjima ukazano je na vaZan uticaj pora kompozita na process
reparacije defekta i integracije implanta. Dobijeni su kompozitni biomaterijali sa razli€itim
vrednostima poroznosti koja je formirana sinterovanjem smese HAp, PLGA i NaCl. Nakon sinteze
blokova NaCl je uklonjen a na njegovo mesto ostale su pore. Dobijene su dve vrste blokova sa
poroznoscu od 33 i 22 %, a veliCina dijametra pora nalazila se u intervalu od 50 — 450 um.
Maksimalni dobijeni modul elasti€nosti kompozita u ovim istraZivanjima iznosio je oko 1.5 GPa.'”
Ostale mehaniCke osobine u ovim istraZivanjima nisu analizirane niti ispitane. Dobijeni modul
elastiCnosti od 1,5 GPa je dosta niZi od vrednosti modula elastinosti prirodnih kostiju koji se
nalazi u intervalu od 10-20 GPa.’ In vitro sprovedena istraZivanja ukazala su na adherenciju celija
osteoblasta na povrSini blokova HAp/PLGA kompozitnog biomaterijala kao i na njihovu
proliferaciju.

S. Jefferies je ispitao mogucnost dobijanja kompozitnog biomaterijala na bazi HAp,
polimera PGA i trece proteinske komponente.'” Proteinska komponenta moZe biti kolagenske
prirode a radi ubrzavanja osteogenetskog procesa mogu se inkorporirati i faktori rasta u kompozit.
Kostani morfogenetski protein (BMP), elastin, antibiotik, amino kiseline i njihovi polipeptidi takode
mogu safinjavati trecu komponentu kompozita. SmeSa naznacenih komponenti moZe se koristiti za
reparaciju koStanih defekata izazvanih prirodnim ili veStackim putem. Dobijeni proizvodi imaju
najviSe 80 mas% neorganske komponente, a ostatak predstavlja smeSa polimera i proteinske
komponente. TeZiSte naznaCenih istraZivanja predstavljeno je u mogucnosti dobijanja kompozitnog
biomaterijala na bazi HAp i bioresorbilnog polimera sa proteinskim komponentama. dok sam
postupak sinteze nije analiziran. U okviru ovih istraZivanja nisu ispitivane osobine kompozitnog

biomaterijala kao i mogucnost njihove kontrole tokom sinteze.
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S. Cho sa saradnicima ukazao je na moguénost dobijanja kompozitnog biomaterijala
HAp/CPLA toplim presovanjem smeS§e HAp i CPLA (kopolimer polilaktida) na temperaturi od "
180°C."*' Mehanitke osobine dobijenih blokova zavise od masenog udela HAp i CPLA u njima a
najviSe vrednosti su postignute za udeo HAp od 75%. Rezultati istraZivanja ukazali su da
mehanicke osobine blokova zavise i od molske mase CPLA, tako da one sa povecanjem molske
mase polimera rastu. U okviru ovih istraZivanja nisu prikazane dobijene vrednosti mehanickih
karakteristika kao ni vrednosti poroznosti kompozita. [n vitro istraZivanja ukazala su da kompozitni
biomaterijal HAp/CPLA indukuje stvaranje koStanog hidroksiapatita na svojoj povrsini Sto

nedvosmisleno ukazuje na njegovu bioaktivnost i biokompatibilnost.

1.5. HAp/PLLA kompozitni biomaterijali

Bioresorbilni sintetski polimeri na bazi poli-l-laktida (PLLA) imali su do sada Siroku
primenu u medicini iz razloga §to krajnji produkti njihove razgradnje su netoksini i pri tome ne
remete metabolizam okolnog tkiva. Biodegradabilni polimeri na bazi PLLA na svojoj povrSini
omogucavaju dobru adheziju osteoblasta kao i adheziju proteina i faktora rasta odgovornih za
reparaciju koStanog tkiva.** Sintetski HAp, vrlo sliéan prirodnom koStanom HAp, takode je
pokazao izuzetna osteokonduktivna svojstva tokom predkliniCkih i klini€kih istraZivanja. Iz ovih
razloga istraZivanja u pravcu sinteze kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA mogu se opravdati.

Razli¢ite grupe autora su sa manje ili viSe uspeha ispitale mogucnost sinteze kompozitnih
biomaterijala HAp/PLLA. Mada su istraZivanja ove vrste relativno nova, ipak su postignuti odredeni
rezultati koji mogu ukazati na mogucnost reparacije prirodnog koStanog tkiva sa ovom vrstom

kompozita.
1.5.1 Dobijanje

Morfologija dobijenih kompozitnih biomaterijala HAp/PLLA je razlicita. Komponente HAp i
PLLA u okviru kompozita mogu biti ponaosob kontinualne i diskontinualne. Posebna vrsta
kompozita predstavljena je jednom kontinualnom komponentom (najéeSce PLLA) u kojoj se nalazi '
druga (najceSce HAp). Geometrijski posmatrano najjednostavniji nafin je ostvaren dobijanjem
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA kod koga se smenjuju slojevi HAp i PLLA, tzv direktni ili

kontaktni laminati.'** '*°
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P. Tormala sa saradnicima je ispitao mogucnosti dobijanja kompozitnog biomaterijala na
bazi HAp i polilaktida.'"®® Blokovi HAp sa niskim mehani¢kim osobinama su ojacavani sa razli¢itim
polimerima od kojih jednu grupu saCinjavaju polimeri na bazi PLA. Ojafavanje je obavljeno
povezivanjem blokova HAp sa poli-l-laktidom (PLLA), a ovako dobijeni kompozit je lamelarne
strukture. U bloku se komponente HAp i PLLA sukcesivno smenjuju, a njihov medusobni maseni
odnos se moZe unapred definisati. Naznacena struktura se dobija tako 3$to se tanki slojevi polimera
u vidu folije slaZzu na povr§inu bloka HAp, a nakon toga pod uticajern pritiska kompaktiraju.
Ovakav postupak se moZe ponoviti viSe puta, u zavisnosti od Zeljenog broja slojeva. Za nanoSenje
polimernih folija na povrSinu hidroksiapatita P. Tormala sa saradnicima predlaZe jo§ jedan postupak

koji se sastoji u premazivanju povriine sa rastvorom polimera.’*

Nakon premazivanja sa
rastvorenim polimerom rastvaral se ukloni a preostali polimerni sloj poseduje debljinu od oko 05
mm. U cilju dobijanja cilindri¢nih blokova duZine 30 mm i pre¢nika 2,6 mm oni su sme$u praha
HAp veliCine Cestica 10 i 200 pm i PLLA podvrgli injekcionom brizganju.'*®

Dobijanje kompozita sa matricom od PLLA u kojoj se nalazi komponenta HAp &iji se
maseni udeo menja ostvario je C. Verheyen sa saradnicima.'”’ Ispitana je mogucnost dobijanja
HAp/PLLA kompozitnog biomaterijala sa Cesticama HAp veli€ine 45 Um koje se nalaze u
trodimenzionalnoj osnovi od PLLA molske mase oko 200000 g/mol. Sinteza kompozita je
ostvarena dodavanjem Cestica HAp u monomer l-laktid i naknadnom polimerizacijom smese.

Y. Shikinami i M. Okuno opisali su postupak dobijanja kompozitnog biomaterijala
kovanjem smeSe HAp/PLLA sa nekalcinisanom i nesinterovanom komponentom HAp.'” Smesa
HAp i PLLA sa masenim udelima HAp od 20 — 50% je ekstrudovana u listice koji se toplim
kovanjem prevode u blokove. Kovanje se odvija na temperaturama niZim od temperature topljenja
PLLA. Komponentu HAp koja je u obliku agregata veli¢ina od 5 — 50 Wm salinjavaju Cestice HAp
Sirine 0.3 - 0,5 Wm i visine 2 — 3 UWm.

A. Polson sa saradnicima u svojim istraZivanjima opisao je dobijanje kompozitnog
biomaterijala pogodnog za reparaciju mekog i tvrdog koStanog tkiva koji u svom osnovnom
sadrZaju poseduje HAp i PLLA."™ U okviru prikazanih istraZivanja dobijanje kompozita zahteva
proses sinteze u dva stepena. U prvom stepenu se sintetie tzv. implant prekursor. Organski
rastvara¢ (N-metil-2 pirolidon, 2-pirolidon ili dimetil sulfoxid) dodaje se polimeru PLLA. radi
njegovog potpunog rastvaranja. Rastvoreni PLLA se meSa sa HAp koji omogucava

osteokondukciju.
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Dobijanje kompozitnog biomaterijala sa PLLA matricom i Cesticama HAp koje su smestene
u njoj, C. Laurencin sa saradnicima prikazao je u svojim istraZivanjima."”® Postupak podrazumeva
mesanje rastvorenog PLLA sa Cesticama HAp, a dobijena smeSa se zatim podvrgava zagrevanju na
45°C radi uparavanja rastvaraca. Kompozit se moZe dobiti u visoko poroznoj formi (pena)
postupkom smrzavanja u teCnom azotu.

Y. Imai sa saradnicima analizirao je postupak dobijanja trokomponentnog Kompozitnog
biomaterijala na bazi HAp i PLLA.®' Kompozit se sastoji iz tri komponente: A, B i C.
Komponentu A predstavlja PLLA, a B kalcijum fosfatna keramika HAp. Komponenta C moze biti
polietilenglikol, poli-N-vinilpirolidon ili njihova sme$a. Maseni odnos A/B+C je u intervalu od 99/1
do 50/50. Najoptimalniji odnos koji se preporu€uje je od 95/5 do 60/40. SmeSa komponenti A, B i
C u Zeljenom odnosu se rastvori u rastvaratu, nakon Cega se komponenta HAp disperguje u
rastvoru. Rastvor se podvrgava suSenju pod normalnim ili smanjenim pritiskom. Kompozitni
biomaterijal se moZe dobiti i drugim postupkom koji obuhvata mefanje smeSe komponenata A, B i
C u Zeljenom odnosu na temperaturi koja nije niZza od temperature topljenja PLLA. Kompozit se
moZe ekstrudovati na ekstruderu sa Zeljenim parametarima procesa.

Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA dobijen je u obliku praha ili blokova posebnim
procesom u istraZivanjima K. Cooper-a i saradnika.”” Osnova postupka podrazumeva da se
meSanjem homogenizuje smeSa HAp i PLLA na temperaturi od 150-220°C u toku od 5-90 minuta.
Dobijena smeSa se hladi do sobne temperature, melje i susi. Kompozit se moZe ekstrudovati u
razliCite oblike ili vlakna. Kao i u ranijim istraZivanjima drugih autora i u ovim nisu definisane
strukturne promene koje se deSavaju tokom dobijanja kompozita.

D. Lee i saradnici u svojim istraZivanjima definisali su stepen kristalnosti HAp koji se
koristi za dobijanje kompozitnog biomaterijala [-Lfﬁq}./PLLA.133 Slabo kristalni apatitni kalcijum fosfat
se mesa sa smeSom fizioloSkog rastvora i suplementarnog materijala. PLLA i sli¢ni polimeri mogu
da predstavljaju suplementarni materija, a u zavisnosti od njihovog medusobnog udela kompozitni
biomaterijal se moZe dobiti u formi paste ili gita.

U naSim predhodnim istraZivanjima dvostepenim postupkom sintetisani su blokovi visoke
Cvrstoce i tanki slojevi kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa visoko kristalnom HAp
komponentom. U prvom stepenu optimalnim procesiranjemn dobija se visoko porozni kompozit sa
Zeljenim odnosom komponenti, veli¢inom Zestica HAp i molskom masom PLLA. SuSenje u prvom
stepenu odvija se pod smanjenim pritiskom (P=10 KPa) na sobnoj temperaturi. Drugi stepen
obuhvata dizajniranje osobina blokova kompozita kompaktiranjem hladnim i toplim presovanjem.

Toplim presovanjem je mogucde uticati na promene poroznosti, molske mase PLLA i odnosa
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kristalini¢no/amorfno."* "

Dobijene mehani¢ke karakteristike blokova kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA su bliske prirodnom koStanom tkivu. Tokom dizajniranja kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA dolazi do manjih ili vecih strukturnih promena u okviru kompozita, bez obzira narvrstu
i nalin primenjenog postupka dobijanja. U tim istraZivanjima analizirani su osnovni strukturni

fenomeni koji karakteriSu dizajniranje toplim presovanjem kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA,

Sto predstavlja osnovu ove doktorske disertacije.

1.5.2 Dizajniranje strukture (strukturiranje)

Krajnja svrha kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA je njegova aplikacija u Zivi organizam
u cilju razli¢itih vrsta reparacija. [z ovih razloga tkivo i organizam u koji se implantira biomaterijal
sadrZe niz zahteva za strukturom i osobinama kompozitnog biomaterijala. IstraZivali su u svojim
ispitivanjima pokuSali na razlifite naine da omoguce optimalnu strukturu, a sa njom i osobine
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Nacini dizajniranja strukture od koje zavise osobine, t]
natini strukturiranja se dosta razlikuju medusobno. Da bi se uspeSno mogla analizirati obavljena
istraZivanja uticaja razli€itih naCina dizajniranja na strukturu kompozita, izvrSena je podela prema
nivou organizacije strukture na koju se dizajniranjem (strukturiranjem) utiCe. Organizacija strukture
je analizirana hijerarhijski od niZih ka viSim nivoima. U okviru nivoa strukturne organizacije na
koji se utiCe navedeni su vidovi i nafini strukturiranja koji su ostvareni u ispitivanjima raznih

istrazivaca.

1.5.2.1 Submolekulski nivo

Submolekulska struktura kompozitnog biomaterijala safinjena je od hemijskih elemenata
komponenata HAp i PLLA u kompozitu, kao i veza u njima. Kvalitativan sastav komponenata je
konstantan i ova vrsta kompozita saCinjena je iskljuivo od HAp i PLLA. Neophodno je da se u
kompozitu ne nalaze elementi teSkih metala koji nakon aplikacije mogu da izazovu negativne
promene u metabolizmu organizma u koji se kompozitni biomaterijala implantira.

U okviru kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA mogu se dispergovati molekuli faktora
rasta, antibiotika ili hormona, koji u svojoj submolekulskoj strukturi poseduju elemente razliCite od

elemenata HAp I PLLA 129131, 136, 148
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1.5.2.2 Molekulski nivo

Molska masa PLLA ima odluéujuéi uticaj na tafke ostakljivanja i topljenja polimera, kao i
na mehani¢ku &vrstoéu. PLLA viSe molske mase ima viSe mehanicke osobine nego PLLA sa niZom
molskom masom. Oblik molekula PLLA, tokom dizajniranja takode utiCe kako na strukturu tako i
na osobine kompozita.

Za dobijanje kompozitnog biomaterijala razli¢iti autori su koristili PLLA razliCitih molskih
masa koja se nalazila u intervalu od 10000-500000 g/mol."**"** ' U nagim istraZivanjima kori§cen
je PLLA niske (50000 g/mol), visoke (430000 g/mol) i srednje vrednosti (100000 g/mol) molske
mase jer je smatrano da se koriS¢enjem ovih PLLA moZe analizirati uticaj molske mase na
strukturu i osobine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Tokom dizajniranja kompozitnog
biomaterijala dolazi do promene molske mase PLLA i u najvedem broju istraZivanja pokazano je

da se ona smanjuje.

1.5.2.3 Intermolekulski nivo

Stepen kristalnosti komponente HAp ima odluCujuci uticaj na osobine tokom in vitro i in
vivo istraZivanja. Generalno posmatrajué¢i ako je HAp komponenta visoko kristalna onda je ona
bioneresorbilna. Stepen kristalnosti HAp zavisi od temperature termickog tretmana 1 vremena
zadrZzavanja na toj temperaturi. Iz ovih razloga pojedini autori govore o bioresorbilnom i
bioneresorbilnom HAp-u. D. Lee sa saradnicima za sintezu kompozitnog biomaterijala predlaze
kori§cenje slabo kristalnog apatitnog kalcijum fosfata (Cag 3(PO,)s3(HPO, ., CO;),-(OH, CO5)y5) sa
amorfno$¢u od preko 75% koji se brzo resorbuje.'*

U sluajevima kada u kompozitu HAp egzistira u visoko kristalnoj formi stepen
kristalini¢nosti PLLA ima odluCujuéu ulogu u bioresorpciji. Kao S§to je i ranije naznaCeno
bioresorpcija pocinje u amorfnim regionima PLLA, pa je neophodno poznavati odnos
amorfno/kristaliniéno u polimeru. Iz ovih razloga moze se zakljuciti da vreme bioresorpcije PLLA,
a samim tim i proliferacija novo formiranog tkiva i integracija implanta od HAp/PLLA zavisi od
odnosa kristalinicno/amorfno u PLLA. Na slici 1.24 prikazan je mehanizam biorazgradnje PLLA u
okviru kompozitnog biomaterijala. U prvom koraku dolazi do razgradnje u amorfnim regionima

PLLA (kao Sto je napomenuto a i uoava se na slici 1.24), a zatim i u kristaliniCnim.
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Pored odnosa kristaliniéno/amorfno u PLLA njegova orijentacija molekulskog lanaca ima
bitan uticaj na mehaniCke osobine kompozita, ali i na njegovu bioresorpciju. Generalno
posmatrajuci orijentacija lanaca se vrsi u pravcu delovanja mehanicke sile, kojom se deluje tokom

procesiranja. Na ovom nivou strukture bitno je izuciti intermolekulske efekte (interakcije) koji se

javljaju izmedu molekula HAp i PLLA.

Amorfni Kristaliniéni Izucavanje ove vrste efekata bitno je za

region region

analizu medupovrSine izmedu komponenti

iy

HAp i PLLA. Interakcije se mogu javiti u

by
TR

vidu fizickih ili hemijskih veza izmedu HAp i

HIDRATACUA I REKRISTALIZACIA v\ PLLA u medufaznoj povriini i one

lamele

predstavljaju osnovu mehanickih karakteristika
kompozita koje se registruju na makro nivou.

Ova vrsta interakcija u  kompozitnim

biomaterijalima HAp/PLLA je veoma malo ili

nimalo analizirana u dosadadnjim

publikovanim radovima istraZivaca. Velifina

Cestica HAp u kompozitnom biomaterijalu

direktno se odraZava na ukupnu medufaznu

povrSinu. Sa smanjenjem veliine Cestica HAp.,
povecava se povr§ina na kojoj dolazi do

interakcija HAp i PLLA i obrnuto.

Slika 1-24. Sematski prikaz morfoloskih promena tokom biorazgradnje PLLA u

okviru kompozitnog biomaterijala.'*’

Y. Shikinami i M. Okuno u svojim istraZivanjima prikazali su mogucnost dobijanja blokova
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA postupkom kovanja sa stepenom kristalini¢nosti koji se
povecava nakon potencijalne aplikacije.'” U njihovim istraZivanjima stepen kristalinicnosti PLLA
odreden je uz pomo¢ DSC merenja. Utvrdeno je da procesom kovanja dolazi do smanjenja stepena
kristalininosti PLLA od poCetne vrednosti do 46-48%. Naznaceni autori smatraju da se tokom
kovanja smanjuje stepen kristaliniCnosti PLLA pod uticajem Zestica HAp. Delovamnjem visokog
pritiska, tokom kovanja, Cestice HAp raslojavaju kristaliniéne regione PLLA, 3to. rezultira..u

formiranju kompozitnog biomaterijala sa PLLA manje kristalini¢nosti. U prikazanim istraZivanjima
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napomenuto je da dobijeni blokovi kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA imaju kompleksnu
orijentaciju koju je teSko definisati.

C. Laurencin sa saradnicima ukazao je vaZnost uticaja vrednosti stepena Kristalininosti
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA na bioresorpciju i integraciju implanta.™ U okviru njegovih
istrazivanja pokazano je da se postupkom koji je ranije prikazan (poglavlje 1.5.1) dobija kompozit
sa visokom vredno3cu stepena kristaliniénosti. Smanjenje stepena kristaliniCnosti PLLA komponente
mogude je naknadnim tretmanom uzoraka na temperaturi koja je 15-20°C visa od temperature
topljenja PLLA. Nakon zagrejavanja uzorak se hladi do sobne temperature konstantnom brzinom
hladenja (najoptimalnije 5-20°C/min). Mada u prikazanim istraZivanjima nije naznaCen stepen
smanjenja kristalini¢nosti postupak omogucava dobijanje kompozita sa dosta smanjenim stepenom
kristalini€nosti.

Znataj poznavanja i projektovanja pocetne vrednosti stepena kristaliniCnosti kompozitnih
biomaterijala kao 3¥to je i naznaeno je velik kod predvidanja strukture i osobina kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA nakon potencijalne aplikacije. U naSim istraZivanjima definisane su
mogucnost takve vrste procesiranja i dizajniranja koja omogucava kontrolisano definisanje pocetnog
stepena kristalini¢nosti komponente PLLA u okviru kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. " '
Postupkom toplog presovanja uz varijaciju vremena i pritiska toplog presovanja dobijeni su blokovi

u kojima se stepen kristalini¢nosti PLLA moZe smanjiti za 40%.

1.5.2.4 Supermolekulski nivo

Kristaliti polimera PLLA mogu se organizovati u visi nivo strukture, sferulite. Formiranje
sferulita je uslovljeno razli¢itim faktorima od kojih brzina hladenja nakon zagrevanja 1 masa
dominiraju. Tanki slojevi PLLA drugadije kristalifu od masivnih zapremina PLLA, pa samim tim i
formiranje sferulita zavisi od toga.

Supermolekulsku strukturu srecemo i kod heterogenih smeSa sa PLLA matricom 1 fino
dispergovanim Cesticama HAp, koje mogu aglomerisati u njoj. Na taj naCin struktura nekih
kompozitnih biomaterijala HAp/PLLA smatra se tipom supermolekulske strukture. Organizacija
strukture blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA koji je dobio P. Tormala sa saradnicima
ne moze se smatrati kompozitom na supermolekulskom nivou (prikazan na slikama u narednom
poglaviju 1525)."* U cilju matematickog modelovanja osobina kompozitnog biomaterijala

HAp/PLLA neophodno je da njegova struktura odgovara polifaznom sastavu na supermolekulskom
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nivou. I. Bala¢ sa saradnicima je u analizama napona koji se javljaju tokom opterecivanja
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA analizirao kompozit u kome su male Cestice HAp fino
rasporedene u trodimenzionalnoj matrici od PLLA na supermolekulskom nivou.”™ Ovakvim
na¢inom modelovanja vrednosti dobijene matematic¢kim putem bliske su eksperimentalnim podacima
svojstava modula elstiénosti koji smo dobili u nagim istraZivanjima.’*’ 146

C. Laurencin sa saradnicima u svojim istraZivanjima prikazao je mogucnost dobijanja
blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA koji u sebi sadrZe koStani morfogenetski protein
(BMP) ili razli¢ite osteoinduktivne faktore.” Y. Imai sa saradnicima naznalio je mogucnost
dobijanja HAp/PLLA/PNV (PNV poli-N-vinilpirolidon) kompozitnog biomaterijala.”' A. Polson
naznacio je da se u smeSu HAp i rastvora PLLA mogu dodati razlli¢iti faktori rasta kao 3to je
koStani morfogenetski protein (BMP) ili drugi bilolosko aktivni agensi.'"” Dodati biolosko aktivni
agensi moraju homogeno da se rasporede u sme$i i moraju da daju bioloski. fiziolo3ki.
farmakoloski 1 terapeutski efekat na reparisani koStani defekt, koji se u prikazanim istraZivanjima
odnosi iskljufivo na animalni svet. BioloSko aktivni agensi koji se dodaju mogu biti fibronektin,
humani hormon rasta, interleukin i sl. Moguce je dodati i anti-bakterijske agense kao Sto je
penicilin, cefalosporin, baktrin i sl. Iz ranije razmatranih istraZivanja poznato je da se PLLA koristi

za izradu mikrokapsula koje kontrolisano otpudtaju lekove*®

A. Polson je isti dati princip
inkorporirao u svojim istraZivanjima i na takav nain omoguéio dobijanje kompozita HAp/PLLA sa
kontrolisanim otpuStanjem naznaenih bioloSko aktivnih agenasa nakon potencijalne reparacije
kostanog defekta. ' R. Dunn i A. Tipton su pokazali mogucnost projektovanja brzine otpuitanja
bioloSko aktivnih agenasa iz kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA dodavanjem modifikacionih
agenasa.™ Npr. dodavanjem modifikacionog agensa naltrekson-a ili doksiciclin-a u polimernu
matricu PLLA omogucava se kompletno otpustanje biolosko aktivnih agenasa iz kompozita u toku
dva do tri dana, /m vivo. Ako se u polimernu matricu doda etilheptanoat, do kompletnog otpustanja
sadrZaja bioloSko aktivnih agenasa doéi ée u toku sedam dana.

Kao 3to je veé naznafeno u naSim istraZivanjima su prilikkom sinteze kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA koriicene sferne Cestice HAp, veli¢ina oko 100 nm, koje su posebnim

naCinom procesiranja fino rasporedene u trodimenzionalnoj matrici od PLLA. Naknadnim

dizajniranjem toplim presovanjem dobijene su kompozitne strukture na supermolekulskom nivou."””
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1.5.2.5 Makro nivo

Struktura kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA nije homogena po Citavoj zapremini. U
zavisnosti da li je dobijen tanak sloj, vlakno ili trodimenzionalni blok moZe se analizirati
specifi¢nost njegove makrostrukture.” Takode struktura PLLA nije uniformna po celoj njegovoj
zapremini posebno kod vlakana.

P. Tormala i saradnici su uz primenu modifikovanog postupka koji se primenjuje u

tekstilnoj industriji, ojafali blok HAp sa vlaknima PLLA."”® Beskonatno dugo vlakno PLLA se

: namotava oko bloka HAp u Zeljenom smeru.
= - Ju + o o . .
= {“-"*---_.‘_m Namotavanje moZe biti u jednom smeru, ali se vlakna

PLLA mogu namotavati normalno jedna na druga (slika

1.25). Ovakvim postupkom moguce je dobijanje
cilindri¢nih oblika kompozita sa razliCitom orijentacijom
vlakana. Debljina polimerne komponente zavisi od

debljine vlakna i najCeSce se nalazi u intervalu od 0,1 —

2 mm.

Slika 1.25. Razli¢it nalin namotavanja PLLA vlakana na HAp'*

Ista grupa istraZivaca prikazala je mogucnosti dobijanja blokova kompozitnog biomaterijala
koji su prikazani na slici 1.26.
Blokovi su makro dimenzija (30 x 10 x 4 mm) a debljina slojeva polimera iznosi od 05 -

2 mm. Ukupna otvorena poroznost ovako dobijenih kompozita

- : nalazi su u granicama od 20 — 70 %. Upotrebom visoko guste
_,.-4-—"1
W HAp keramike moguce je dobiti isti blok u besporoznom

¢
4
- [ S ] - L
.. -
[ Bl 4 an

stanju (sa beznaCajnom poroznoScu Cija vrednost u prikazanim

istraZivanjima nije navedena). PLLA povezuje blokove HAp i

ima ulogu adheziva u kompozitu.
Slika 1.26. Blok kompozita HAp/PLLA, 1-HAp, 2-PLLA'*®
C. Verheyen i saradnici su prema ranije izloZenom postupku dobili kompozitni biomaterijal
HAp/PLLA sa Cesticama HAp koje su smeStene u matricu od PLLA u obliku trodimenzionalnih
blokova dimenzija 15 x 10 x 3 mm.
U naSim istraZivanjima prikazali smo dobijanje kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA u

vidu tankog sloja ili bloka razli¢itih dimenzija. U slufaju dobijanja blokova kompozitnog
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biomaterijala njithova dimenzija je ograniCena oblikom i dimenzijama kalupa u kome se vrsi
dizajniranje, a zbog uniformne raspodele faza u okviru bloka njegova struktura je uniformna.

Debljina i povriina dobijenih tankih slojeva nema ogranicenja.”** '’

1.5.3 Mehanicke osobine i poroznost

Osnovna teSkoca u istraZzivanjima razvoja biomaterijala kao zamene tvrdog koStanog tkiva je
dobiti kompozitni biomaterijal HAp/PLLA koji bi po svojim mehaniC¢kim karakteristikama bio
blizak mehani¢kim osobinama prirodnog koStanog tkiva. Pored navedenog zahteva neophodno je
omoguditi takvu vrstu dizajniranja koja omogucdava projektovanje Sto viSe osobina kompozita bitnih
za njegovu aplikaciju. MehaniCka Cvrstoca, modul elastiCnosti kao i udeo i raspodela poroznosti
imaju znacajnu ulogu u periodu implantacije i ekspoatacije biomaterijala. U cilju optimalne
raspodele napona koji se javljaju tokom naprezanja i opterecenja implanta neophodno je da
kompozitni biomaterijal HAp/PLLA poseduje mehanicke osobine bliske koStanom tkivu koje
zamenjuje. MehaniCke osobine prirodnog kostanog tkiva prikazane su u tabeli 1.4.

Tabela 1.4. Mehanike osobine prirodnog kostanog tkiva®

Pravac Modul Zatezna Kompresiona
Tkivo ispitivanja elastiCnosti cvrstoca cvrstoca
[GPa] [MPa] [MPa]
NoZna kost
Butna longitudinalno 17,2 1l 167
cevanica -II- 18,1 140 159
fibula (manja kost) -II- 18,6 146 123
Kosti ruku
humerus (ramena) -TI- 17.2 130 132
radijalna -II- 18,6 149 114
ulna -11- 180 148 117
Ki¢ma
vrat -II- 023 3.1 10
krsta -II- 0,16 3.7 5
sundjerasta (sl:_mngz) -11- 0.09 Jo2 19
Zubi
gledj 48 241
dentin 13.8 138

Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA dobijen postupkom kovanja, u zavisnosti od masenih
udela HAp u kompozitu. poseduje mehani¢ke karakteristike prikazane u tabeli 1.5. Molska masa

PLLA iznosila je oko 200 KDa, a veli¢ina &estica HAp od 20 - 30 pm.
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Tabela 1.5. Uticaj sadrzaja HAp u kompozitu na mehanike karakteristike'*"

materijal | HAp/PLLA [ s, | E, S‘JIE;_I € Ay 1= Lr_ S H, J
PLLA | 0/100 I258 [65 [i54 [13 [i23 48 [93 [66 |76 [202
HAp 20 | 20/80 252 170 |152 20 | H2 153 127 les |- 20,8
HAp 30 | 30770 269 (76 l121 [23 |06 |56 [126 |66 [166 |229

HAp 40 | 40/60 270 loa l1o [23 [107 |61 [127 |60 oo |[238

0 | 50/50
o 267 123 [103 [24 [115 |65 [143 [40 [30 [263

S, (MPa)- savojna &vrstoca, E, (GPa)- modul savijanja, S. (MPa)- zatezna Evrstoca, E, (GPa)- modul zatezanja, S,
(MPa)- kompresiona &vrstoca, E. (GPa)- kompresioni modul, S, (MPa)- smicajna ¢vrstoda, T, (kgcm)- torziona

Evrstoéa, S, (kj/em’)- udarna jagina, H, Vikersova tvrdoca

Na osnovu rezultata iz tabele 1.5 moZe se zakljuCiti da se variranjem masenih udela HAp i
PLLA u kompozitu moZe ostvariti razli¢ita vrednost mehani€kih karakteristika blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA. Kao 3to se uofava iz rezultata prikazanih u tabeli 15 sa povecanjem
sadrzaja HAp u kompozitnom biomaterijalu HAp/PLLA vrednosti savojne i kompresione &vrstoce
se povecavaju, kao i vrednosti njihovih modula. T. Furukawa sa saradnicima je kompozitni -
biomaterijal koji su Y. Shikinami i M. Okuno'® sintetizovali kovanjem primenio za reparaciju
koitanih defekata.””''® Zbog visokih vrednosti mehanitkih karakteristika (tabela 1.5) T. Furukawa
predlaZe naziv ultra visoko jaki kompozitni biomaterijla HAp/PLLA za ovu vrstu blokova.”"'

P. Tormala i saradnici su u svojim istraZivanjima polimernu komponentu PLLA u okviru
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA ojafali i tako dobijenu nazivali samoojacana polimerna
komponenta.”® Samoojatavanje se postie dodavanjem (40 mas%) vlakana PGA u PLLA. Uticaj
samoojafavanja polimerne komponente je znatan na mehaniCke karakteristike kompozitnog
biomaterijala. U tabeli 1.6 prikazana je zavisnost mehaniCkih karakteristika blokova kompozitnog
biomaterijala sa i bez samoojafane polimerne komponente.

Tabela 1.6. Mehaniéke karakteristike blokova sa i bez samoojaéanog polimera'*

Materijal Relativna udarnm Relativha savojna
cvrstoca
Porozni HAp + polimer 3.5 - 40 1,1 = 2
Porozni HAp + samoojacani

polimer 120 - 240 1,6 — 6

Neporozni HAp + polimer 1,1 — 4,2 1,1 -16

Neporozni HAp + samoojacani 1,8 — 20 1,1-—=3,5
polimer I
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Na osnovu reazultata iz tabele 1.6 moZe se zakljuCiti da samoojafavanje polimerne
komponente u kompozitnom biomaterijalu HAp/PLLA rezultira u povecanju mehanickih osobina
koje je znaCajnije prilikom koriSenja poroznih blokova HAp u kompozitu. U naznacenim
istraZivanjima nisu prikazane apsolutne vrednosti udarne i savojne Cvrstoce, vec relativne usled Cega
je oteZano poredenje mehaniCkih osobina ovako dobijenih blokova sa vrednostima mehanickih
karakteristika prirodnog koStanog tkiva.

Kompozitni biomaterijal dobijen u istraZivanjima C. Laurencina i saradnika, koji je
sadrzavao 50mas% HAp imao je modul elastinosti blizak cancellous kostima.”® Ispitani modul
elastiCnosti ovog kompozita iznosio je 1459 GPa, dok druge mehanicke osobine u ovim
istraZivanjima nisu definisane.

U nadim predhodnim istraZivanjima ispitane su mogucnosti dobijanja kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA postupkom koji omogucava dizajniranje mehaniCke Cvrstoce i modula
elasti¢nosti.”*"*® Postupak omogucéava dobijanje blokova sa §irokim spektrom vrednosti mehanickih
osobina i modula elasti€nosti koje su bliske prirodnom kostanom tkivu."””* U radovima prikazana je
mogucnost dobijanja blokova toplim presovanjem do forme ultra visoko jakih sa kompresionom

cvrstocom do 140 MPa i modulom elasti¢nosti do 10 GPa.

1.5.3.1 Poroznost

Poroznost direktno utiCe na mehanike osobine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA tako
da se mehanicke osobine smanjuju sa porastom poroznosti i obrnuto. Zbog znacaja ove veliCine,
njena vrednost u istraZivanjima postaje nezaobilazna.

P. Tormala i saradnici su u okviru dobijanja lamelarnog tipa kompozitnog biomalerijala
HAp/PLLA Ciju strukturu obeleZavaju makro slojevi HAp i PLLA ostvarili delimi¢no projektovanje
poroznosti tako 5to se Cestice natrijumhlorida prosecne veli¢ine 100 pum dodaju polimeru u koli¢ini
od 60 mas% pre dejstva pritiska. Nakon dobijanja viSeslojne forme kompozitnog biomaterijala blok
se tretira destilovanom vodom u toku 6 Casova, a nakon suSenja on poseduje otvorenu poroznost
od 20%."°

A. Polson sa saradnicima je u svojim istraZivanjima naznafio vaZnost dobijanja Zeljene
poroznosti i naveo mogucnosti da se poroznost kompozitnog biomaterijala moZe dobiti u intervalu
od 5 - 95 %.'"™ Velitina pora se takode moZe projektovati i njena veli€¢ina moZe biti od | — 1000
pm. Poroznost se ostvaruje dodavanjem nove komponente, tzv. agenas za formiranje pora. Nakon

aplikacije kompozitnog biomaterijala agensi se uklanjaju, a prostor u kome su se nalazili ostaje
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prazan. Agensi za formiranje pora su razliCiti i u najveem broju sluCajeva dckstroza,
natrijumhlorid, natrijumkarbonat, hidroksipropilceluloza i polietilenglikol se koriste u te svrhe.

Dobijanje Zeljenog preEnika pora sa veli€inama od 100-250 pm, C. Laurencin sa
saradnicima, ostvario je dodavanjem agenasa za formiranje pora kao Sto je natrijumhlorid Vili
polivinilalkohol (PVA).”® R. Dunn i A. Tipton prikazali su mogucnost dobijanja prosetnog
pre¢nika pora od 10-1000 pm, takode koriS¢enjem agenasa za formiranje pora koji najcesce mogu
biti natrijumhlorid, hidroksilpropilceluloza, natrijum karbonat ili karboksimetilceluloza."*

Moguénost dobijanja Zeljene poroznosti sistema bez dodavanja agenasa za formiranje pora
prikazan je nafim, ranije pomenutim istrazivanjima.”*"”’ Istim postupkom sa kojim se omogucava
dizajniranje mehanickih osobina, omoguceno je i dobijanja Zeljene poroznosti. U ovim
istraZivanjima dobijene su razliCite vrste blokova sa intervalom ukupne poroznosti od 04-40 %.
Prosedan pre¢nik pora u prikazanim istraZivanjima moZe da se nalazi u intervalu od 500 pum - 100

nm i manje.

1.5.4 In vitro i in vivo istrazivanja

Sva ispitivanja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA koja su bitna za njegovu aplikaciju
uglavnom su analizirana u in vitro uslovima.'”" '** In vitro istraZivanja mogu posluZiti kao bitna
osnova za klini¢ku primenu kompozita. Realno ponasanje kompozita dobija se u iz vivo uslovima.
Kada se kompozit implantira u organizam on biva izloZen dejstvu sloZenih enzimskih sistema 1
metabolizmu organizma. Definisanje ovog procesa prikazuje realnu sliku kvaliteta kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA. Promene koje se deSavaju u in vivo uslovima do sada su se uglavnom
odnosile na definisanje promena u mikrostrukturi povrSine uz koriSc¢enje skenirajuce elektronske .
mikroskopije (SEM).'""' Pojava makrofaga i osteoblasta kao i njihova adhezija i proliferacija na
kompozitnom biomaterijalu HAp/PLLA u in vivo uslovima nije dovoljno ispitana u do sada
publikovanim istraZivanjima. /m vivo ispitivanja nose u sebi niz kompleksnih medicinskih ali i
pravnih problema, pa je nekada i opravdano Sto ih je teSko sprovesti.

Rezultati in vitro istraZivanja C. Verheyen-a i saradnika utvrdila su da tokom vremena
potencijalne eksploatacije dolazi do promena pH sredine i molske mase PLLA."” Hidroliza PLLA
tokom ispitivanja definisana je merenjem koncentracije oslobodenog monomera 1-laktida iz PLLA u

ispitivanom rastvoru, 5to je prikazano na slici 1.27.
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Rezultati in vitro ispitivanja ukazali su

10 - da dolazi do ofekivane hidrolize PLLA iz
8 kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA koja je
g 6__ definisana smanjenjem molske mase |
%i- povedanjem koncentracije monomera |-laktata
% % u okolnom rastvoru. Tokom hidrolize PLLA
< K dolazi do oslobadanja H™ jona u okolini
0 Ju= : |

; T T T - T 1 itnog  biomaterijala HAp/PLLA Sto
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 kompozitnog J p

Vreme (dani) g juje pH.

Slika 1.27. Oslobadanje I-laktida iz HAp/PLLA kompozita tokom in vifro
ispitivanja: (1) sa 50 mas% HAp, (2) sa 30 mas% HAp, (3) &ist PLLA'"’

Komponenta HAp u kiselim sredinama je nestabilna i poCinje da se rastvara. Iz tih razloga
koncentracija Ca** jona se u ispitivanom rastvoru povecava, a njegovo poreklo je iz komponente
HAp. Tokom 180 dana im vitro ispitivanja utvrdeno je da dolazi do povriinskog rastvaranja
komponente HAp 1 da fenomeni rastvaranja zavise od okolne sredine. U puferskim sistemima
rastvaranje HAp je kontrolisano i omoguceno je njegovo zaustavljanje.'”

Blokovi kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA koji su dobijeni kovanjem sa nekalcinisanom
HAp komponentom, u istraZivanjima Y. Shikinam-a i M. Okuno-a ispitani su u in vitro

uslovima.'®®

Mv (KDa)

250 70
ey 1| —e—sa30% HAp
200 J B— sa 30% HAp 65 4 | et i
—e—sa 20% HAp ol | —A—PLLA o
—A—PLLA 3% 60 - o et
150 ": ’ | e i %
Uc‘ 55 | ’F'__'f (‘.,__,-—"
= ,/
100 - i / L
= h0 L7
o ;
] E ‘w
50+ S 45 _5
D T T T T T n i 40 | ) T i T T 4
0 10 20 30 40 50 80 0 10 20 30 40 50 60
Nedelje _ Nedelje
Slika 1.28. Promene molske mase PLLA Slika 1.29. Promena kristalini¢nosti

iz kompozita sa 20 i 30 mas% HAp'*

PLLA iz kompozita sa 30% HAp'*
Na slikama 1.28 i 1.29 prikazana je promena molske mase i kristalini¢nosti PLLA tokom

60 nedelja istraZivanja. Tokon tretmana blokova na 37°C u SBF rastvoru (slika 1.28) dolazi do

smanjenja molske mase PLLA sa razliitim brzinama koje zavise od masenog sadrZaja HAp u

HAp/PLLA kompozitnom biomaterijalu. U vremenskom periodu do 25 nedelja brzina smanjenja
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molske mase je najvi$a kod kompozita sa 50% HAp. Kao Sto je i Sematski prikazano na slici 1.24
degradacija poCinje u amorfnim regionima PLLA pa je i1 za oCekivati porast kristalini¢nih regiona
tokom vremena ispitivanja koji nakon nestanka amorfnih ostaju. Porast kristalini¢nosti tokom 50
nedelja istraZivanja je potvrden a ovi rezultati prikazani su na slici 1.29.

T. Furukawa i saradnici ispitali su u /n vivo uslovima ponaSanje blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA.”' Blokovi sa 30mas% HAp implantirani su zefevima a proces je
analiziran u vremenskom intervalu od 2-52 nedelje. Savojna Evrstoca blokova nakon 25 nedelja u
in vivo uslovima iznosila je 200 MPa, a nakon 52 nedelje oko 150 MPa. Molska masa PLLA se
za 8 nedelja smanjila za 45% u odnosu na pofetnu, a nakon 52 nedelje jo§ za 10%. Poseban
akcenat u ovim istraZivanjima pridaje se znafaju da je brzina resorpcije umnogome veca u sluCaju
HAp/PLLA kompozita kod koga je HAp komponenta nekalcinisana. U toku analiziranog perioda
nije registrovana pojava inflamatornih éelija (fagocita).

Ponaganje kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa kalcinisanom komponentom HAp u in
vitro i u in vivo uslovima takode je ispitano u na$im ranijim istraZivanjima.> "' Pri in vivo
uslovima ispitana je mogucnost primene FT-IR spektroskopije za analizu procesa reparacije, Sto je
omogucilo da se uz pomoc relativno jednostavne metode dobiju informacije neophodne za realno
sagledavanje interakcije okolnog tkiva sa implantom. Proces nakon implantacije je takode
kvalitativno analiziran sa biohemijskog aspekta. Primenjena in vivo ispitivanja vrSena su do pojave
novog vezivnog tkiva — kolagena, §to predstavlja krajnje stadijume procesa reparacije defekta. U
okviru ovih istraZivanja ispitana je i opravdana mogucnost supstitucije implanta od autologne kosti

sa implantima od kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA.

1.6. Interakcija okolno tkivo — biomaterijal

Nakon ugradnje biomaterijala organizam se ponaSa prema njemu kao prema stranom
telu. Od primarnog je znaaja prihvatanje biomaterijala od strane organizma i svodenje negativnog
odgovora organizma na minimum. Postoje brojni faktori koji utiCu na odgovor organizma, a
njihovo dejstvo je sinergetsko, medusobno zavisno i kompleksno."”™ Granice izmedu navedenih

faktora nisu oStre, ve¢ se nekada i preklapaju.
1.6.1 Hemijski sastav

Neophodno je da primenjeni biomaterijal kada se nade u agresivnoj sredini (Coveliji
organizam) ne bude toksiCan, ne stvara hroni¢ne inflamatorne reakcije, ne poseduje kancerogeni
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potencijal, tokom sterilazacije bude hemijski stabilan i ne stvara alergijske reakcije.”* Po L. Hench-
u jedna od podela biomaterijala je na osnovu toksiCnosti.” Postoje brojna neslaganja u vezi
kategorizacije toksiCnosti 1 hemijskog sastava biomaterijala. Medunarodni komitet Internacionalne
organizacije za standarde (ISO) predlioZio je kriterijume za ocenu toksiCnosti koji obuhvataju:
afinitet prema Zivom tkivu, citotoksiCnost, teratogeni efekat, karcinogenost, indukovanu i

sistematsku toksiCnost, iritaciju, hipersenzitivnost, humoralni afinitet i lokalni odgovor tkiva.'
1.6.2 Aktfivnost ili inertnost

Biomaterijali mogu na razliite naCine da uCestvuju u procesu reparacije defekta i izazovu
razliCit bioloski odgovor organizma. Po G. Willmann-u biomaterijali mogu biti bioaktivni (HAp,
bioaktivno staklo), biotolerantni (PMMA, &elik) i bioinertni (cirkonijum, alumina).*® Na slici 1.30.
prikazan je spektar bioloSkog odgovora organizma na razliCite biomaterijale.

Bioaktivni biomaterijali dolaze u vrlo aktivnu interakciju sa okolnim tkivom, a prema P.
Hatton i L. Hench-u zbog pozitivnog uticaja na osteogenezu nazivaju se 1 OSTEOKONDUKTIVNI
biomaterijali.'"* Bioaktivni biomaterijali ostvaruju hemijsku vezu izmedu kostanog tkiva i implanta a

takode omogucavaju proliferaciju i diferencijaciju osteoblasta.'** '¥°

Ovi procesi rezultiraju u
mineralizaciji koStanog defekta.'”

OSTEOINTEGRATIVNE biomaterijale prema P. Hatton-u i A. Leti¢-Gavrilovié¢ safinjava titan
sa svojim legurama, koji se koriste za izradu dentalnih implanata i koji se integriSu sa okolnim
14, 124

tkivom nakon implantiranja.

OSTEOINDUKTIVNI biomaterijali stvaraju fizicko-hemijske veze izmedu kosti i implanta.'*

PEKTAR BIOLOSKOG ODGOVORA ORGANIZMA

Slika 1.30. Spektar biolo§kog odgovora organizma na biomaterijale"
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1.6.3. Biokompatibilnost

Biologka kompatibilnost usko je povezana sa hemijskim sastavom i aktivnoScu ili inertnoscu
biomaterijala.. Biokompatibilni materijali izazivaju slab odgovor tkiva ili potpuni izostanak istog.
Bionekompatibilni biomaterijali izazivaju jak odgovor organizma koji rezultira- odbacivanjem

implanta kao stranog tela.'™

Y. Ikada je predloZio podelu biokompatibilnosti na mehaniCku i
medupovriinsku biokompatibilnost.*® Biomaterijal koji se koristi mora da poseduje vrlo sli¢ne
mehanitke osobine tkiva u koje se implantira, tj. oni moraju da budu mehanicki biokompatibilni.
Medupovriinska biokompatibilnost vezana je za mikrostrukturu i poroznost povriine biomaterijala
pri Cemu mikrostruktura povrSine implantiranog biomaterijala mora biti slina mikrostrukturi
povriine tkiva. Kada se biomaterijal implantira u prvom trenutku dolazi do interakcija celija
okolnog tkiva sa biomaterijalom. Od vrste i na¢ina interakcija u medusloju implant tkivo zavisi

odgovor organizma."®

Proteine ekstracelularnog matriksa

sintetizuju osteoblasti i1 oni omogucavaju
adheziju Celija na biomaterijalima.” Na slici
1.31 prikazana je dobro adherirana Ccelija
osteoblasta ~na  povrSini  biomaterijala
monetita  (CaHPO,) nakon 24 Casa

inkubacije.

Slika 1.31. Celija osteoblasta na povriini biomaterijala'>’

Kao Sto je i ranije naznaCeno formiranje novog koStanog tkiva uslovljeno je prisustvom
osteoblasta i njihovom dobrom adhezijom. Fenomen adhezije celija sastoji se od viSe manjih
fenomena. U pocetku neophodno je da dode do pribliZavanja celija i formiranja fizi¢ko-hemijskih
veza izmedu Ccelije i biomaterijala ukljucujuci jonske i van der Valsove veze. Nakon toga
neophodno je prisustvo ekstracelularnih, matriks, membranskih i citoskeletnih proteina koji
omogucavaju pri¢vricivanje dcelije na biomaterijal, indukuju transdukciju, transkripciju i reguliSu
ekspresiju gena, neophodnih za proliferaciju i diferencijaciju osteoblasta.*" "7 Osnovni

osteoinduktivni signal je stvaranje faktora rasta i BMP-a.'* Diferencijacija-osteoblasta vezana je za

prisustvo i aktivnost alkalne fosfataze.™
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Osobine dobre adherencije i nosata faktora rasta pored prirodnih (kolagen tip I i II) ispoljili
su i odredeni sintetski biomaterijali (HAp, PLLA)."

Osteoblast - biomaterijal interakcije zavise i od povriinske energije biomaterijala.
Adsorpcija proteina znaCajnih za adheziju zavisi od povrSinske energije biomaterijala. Adhezija

¢elija je generalno bolja na hidrofilnijim povr¥inama.”
1.6.4 Povrsina

Nakon implantacije biomaterijala okolno tkivo dolazi u dodir sa njegovom povriinom. Pored
ranije navedenog hemijskog sastava, aktivnosti i biokompatibilnosti, dimenzije i oblik povriinskih
pora direktno uticu na ponaSanje okolnog tkiva. Hrapavost povriine uslovljava adheziju okolnog
tkiva , a prema K. Anselme-u optimalna vrednost hrapavosti iznosi oko 4 pm.”* Smicajna vrstoca
u medusloju implant-tkivo zavisi od hrapavosti povrSine implanata. K. Hayashi sa saradnicima
utvrdio je da smicajna Cvrstoca u medu sloju koStano tkivo - HAp implant umnogome zavisi od

hrapavosti implanta.?'

Smicajna C&vrstoéa ima skoro duplo viSu vrednost u slucaju hrapavosti
implanta od 84 pm nego za 34 pum. U istim istraZivanjima je utvrdeno da nakon 3 meseca mn

vivo ispitivanja ova se razlika povecava u korist implanta sa hrapavoscu od 84 pm.

1.6.5 Stanje okolnog tkiva

Zdravstveno stanje pacijenta kao i stanje tkiva u koje se implantira biomaterijal utiCu na
uspednost integracije implanta i opSti odgovor organizma. Proces pripajanja okolnog tkiva kod
mladih osoba odvija se znatno brZe nego kod starijih.”** Ako je fiziologija okolnog tkiva negativno
poremecena usled patoloSkog procesa ili ako uzroCnik procesa nije uklonjen, bez obzira na visok

kvalitet primenjenog biomaterijala, krajnji odgovor organizma bice negativan.

1.6.6 Hirurska vestina

Tehnika operativhog zahvata obuhvata pripremu pacijenta, samu hirurSku intervenciju
(operaciju) i postoperativni tretman. HirurSka intervencija pored izbora naina i tehnike zahvata
zavisi 1 od vestine i uigranosti hirur§kih timova i pojedinaca. Dinamika opteredivanja implanta ima

kljunu ulogu u odgovoru organizma u postoperativnom periodu. Neophodno je definisati stati¢na i
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dinami¢na opterecenja koja ¢e implant prenositi tokom procesa implantacije, kao i kontrolisano

2 . s 154
opterecenje nakon ugradnje.

1.6.7 Sterilizacija

Najéedce se za sterilizaciju biomaterijala koriste postupci inaktivacije mikroorganizama pri
kojima se uniStava fizioloSka i biohemijska aktivnost mikroorganizama. U te svrhe najCeSce se
upotrebljava sterilizacija toplotom, hemijskim agensima, elektromagnetnim zratenjem itd." ™’

Toplotna inaktivacija mikroorganizama moZe se opisati jednaCinom —dN/dt=kN u kojoj N
predstavlja broj mikroorganizama, k konstantu brzine inaktivacije a t vreme sterilizacije. Spore su
za nekoliko reda veliCine termicki otpornije od bakterija, kvasaca i1 sl. Inaktivacija spora sledi
nelogaritamsku kinetiku koja se upro$éeno moze prikazati Nr—>Ns—>Nd. Rezistentne spore (Nr)
prelaze u inaktivne (Nd), kroz prelazni stadijum osetljivih spora (Ns).

Hemijski agensi koji se naj€eSce primenjuju za sterilizaciju su fenoli, etilen oksid, ozon itd.
Veoma je znaCajno da biomaterijal neposredno pre aplikacije ne sadrZi zaostale hemijske agense
koji bi negativno uticali na okolno tkivo zbog svoje toksiCnosti.

Za sterilizaciju se Eesto upotrebljavaju UV zraci, y zralenje ili hladna plazma.” Polimerni i
kompozitni biomaterijali mogu podleéi destrukciji ili znacajnim promenama tokom toplotne ili
hemiske sterilizacije.

NajceSc¢e korisceni kriterijumi sterilizacije su “decimalno vreme” 1 stepen sterilizacije.
“Decimalno vreme” predstavlja potrebno vreme tokom sterilizacije da bi se koncentracija
mikroorganizama smanjila za 10 puta. Stepen sterilizacije predstavlja odnos broja mikroorganizama

posle i pre sterilizacije (N/N,)."*% 1%
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2. Eksperimentalni rad

2.1 Dobijanje komponenata HAp, PLLA i kompozithog
biomaterijala HAp/PLLA

2.1.1 Sinteza HAp komponente

Granule HAp dobijene su precipitacionom metodom (izmedu Ca(NO,), i (NH,),PO,) 1
naknadnim termickim tretmanom dobijenog gela na 1373K. Rastvor Ca(NO;), energiéno je mesan
magnetnom me3alicom brzinom 100 obr/min, dok mu je dodan rastvor (NH,),PO, tokom 180
minuta. Dobijene suspenzija je zagrejana do kljuanja a izdvojeni talog nakon 18h odleZavanja je

filtriran kroz Bihnerov levak. Talog je dobijen prema reakciji:
5Ca(NO,), + 3(NH,),PO, + NH,OH = Cas(PO,);(OH) + 10NH,NO,

Dobijeni filter kola¢ je ispiran toplom destilovanom vodom do nestanka mirisa amonijaka i
sufen na sobnoj temperaturi. Iz osuSenog gela formirane su granule HAp koje su kalcinisane na
1373K tokom 6 &asova. Polazne komponente za dobijanje HAp su proizvedene od strane Fluca,
(Germany) proizvodaca.

Ovako sintetisan HAp posluZio je kao konstitutivna komponenta kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA. U zavisnosti od nafina formiranja granula, suSenjem gela na PVC sitima sa
preénikom pora od 1-1,5 mm, dobijene su granule veli¢ina pre€nika od 0.1-1.2 mm. SpraSivanjem
granula u keramitkom tucku sa avanom dobijene su estice HAp sa prose€nom veliCinom od 100

+30 nm, 3to je i utvrdeno kasnijom skeniraju¢om elektronskom mikroskopijom.

2.1.2 PLLA komponenta

Koriséen je veé sintetisani PLLA iz monomera L-laktida (Aldrich Chemical Company,
USA) i netoksi¢nog inicijatora staniumoktoata (Sigma Chemical Company, St. Louis, USA)
molskih masa 430000 i 50000 g/mol.* Za odredeni broj eksperimenata koriScen je komercijalni

PLLA (Fluca, Germany) molske mase 100000 g/mol.
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2.1.3 Dobijanje visoko poroznog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA dobijen je meSanjem HAp i rastvorenog PLLA. nakon
Cega je smeSa podvrgnuta vakuum uparavanju.

PLLA se potpuno rastvori (rastvara¢ hloroform, metilen hlorid ili benzen) na 293K u toku
120 minuta. U rastvor PLLA unete su granule ili prah HAp (masen udeo PLLA od 10 — 25%) uz
meSanje u toku od 15 minuta na 293K. Nakon homogenizacije suspenzija je razlivena u stakleni
kalup (d=100 mm, h=150 mm), nakon &ega je podvrgnuta vakuum uparavanju. Uparavanje jé
obavljeno na 313K 1 P=10 Pa do potpunog otparavanje rastvaraCa. Dobijeni visoko porozni
kompozitni biomaterijal HAp/PLLLA dalje je dizajniran hladnim 1 toplim presovanjem sa
dvostranim dejstvom sile. Za odredenu grupu istraZivanja visoko poroznom kompozitnom
biomaterijalu HAp/PLLA je dodato 10 mas% kolagena (Krka, Slovenija) pre hladnog i toplog

presovanja. Uproscena Sema dobijanja prikazana je na slici 2.1.

HAp i kolagen

uparavanje

kompozitni
biomaterijal
HAp/PLLA

presovanje

Slika 2.1. Sema dobijanja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

2.1.4 Kompaktiranje hladnim i toplim presovanjem

Visoko porozni kompozitni biomaterijal HAp/PLLA dizajniran je presovanjem u opsegu

temperatura od sobne do temperature topljenja upotrebljenog PLLA. Osnovni parametri presovanja

prikazani su u tabeli 2.1.
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Tabela 2.1. Osnovni parametri presovanja visoko poroznog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

Oznaka Temperatura Pritisak Vreme

kompozita (K) (MPa) (min)
Al 293 08.1 -
A2 353 08.1 15
A3 403 98.1 15
Ad 433 98.1 15
AS 457 98.1 15
A6 457 490 15
A7 457 098.1 15
A8 457 1962 15
A9 457 2943 15
AlD 457 08.1 15
All 457 98.1 30
Al2 457 98.1 45
Al3 457 08.1 60

U cilju ispitivanja uticaja molske mase PLLA na kompresionu ¢&vrstocu kompozitnog

biomaterijala kao i uticaja dodatka kolagena u kompozit toplo je presovan kompozitni biomaterijal

Clji su sastavi kao i uslovi toplog presovanaja prikazani u tableli 2.2 Pritisak toplog presovanja za

uzorke B1-B6 bio je isti i iznosio je 98,1 MPa, a vreme presovanja 15 minuta. Veli¢ina Cestica

HAp faze bila je takode ista za sve uzorke (oko 0,6-1,1 mm).

Tabela 2.2. Sastav i uslovi presovanja kompozita sa i bez kolagena

Oznaka Maseni udeo Maseni udeo Maseni udeo Molska masa Temperatura
kompozita HAp (%) PLLA (%) kolagena (%) PLLA (g/mol) | presovanja (K)

Bl 80 20 0 430000 457

B2 80 10 10 50000 457

B3 80 10 10 430000 457

B4 80 10 10 50000 457

B5 80 20 0 50000 457

B6 80 10 10 50000 313

U daljem radu u cilju ispitivanja uticaja vremena, temperature i pritiska presovanja,

presovanje je vrieno na razliCitim pritiscima uz variranje molskih masa PLLA i veliCina Cestica

HAp. Maseni odnos HAp : PLLA iznosio je 80 : 20 u svim uzorcima. U tabeli broj 2.3 prikazani
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su uslovi na kojima je vrSeno toplo presovanje i definisan sastav faza kompozitnog biomaterijala

HAp/PLLA koji se dizajnira. Toplo presovanje je izvrSeno tokom 0-60 minuta.

Tabela 2.3. Sastav i uslovi toplog presovanja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

Oznaka | Veli¢ina Cestice | Molska masa PLLA | T presovanja | P presovanja
kompozita HAp (g/mol) (K) (MPa)
C1 100 nm 430000 467 98,1
C2 100 nm 430000 457 98,1
C3 100 nm 100000 459 98,1
C4 100 nm 100000 449 98,1
C5 0,5-0,7 mm 430000 457 2943
Co 0,5-0,7 mm 430000 457 98,1
B 0,5-0,7 mm 100000 449 2943
C8 0,5-0,7 mm 100000 449 98,1

Visoko porozni HAp/PLLA kompozitni biomaterijal je presovan u cilindriénim &elicnim

kalupima preénika 10 mm na presi CARVER, Inc. Auto "C" Model 3889. Presa omogucéava

podeSavanje temperature, pritiska i vremena presovanja. U ve¢ zagrejan kalup do zadate

temperature presovanja, uneieno je 2g kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Nakon unoSenja

materijala zadati pritisak presovanja je dostignut za 30 sekundi, nakon Cega je vrieno presovanje,

a vreme zadrZavanja zadatog pritiska (definisano u tabeli 2.1) je definisano kao vreme presovanja.

Na slici 2.2 prikazana je zavisnost pritiska tokom vremena presovanja.

pritisak (MPa)

i

i
/
/

!

/(zal:l.tia\ra.nja maksimalnog pritiska)

VIEME prEsOvVang

T

vreme (min)

Slika 2-2. Promena pritiska presovanja tokom

vremena toplog presovanja

Radi jednostavnijeg

istisnuti

Nakon izvr§enog presovanja, vreme

uvida koja je molska masa polimera upotrebljena,

iz kalupa u toku 1

za koje je pritisak vracen na atmosferski

iznosilo je 20 sekundi. Nakon toga uzorci su

minuta. Svi

uzorci su na isti nacin ohladeni do sobne

temperature nakon istiskivanja.

kompozitni

biomaterijal HAp/PLLA sa PLLA molske mase 430000 g/mol oznalen je kao HAp/PLLA(430), sa

100000 g/mol HAp/PLLA(100) a sa 50000 g/mol kao HAp/PLLA(50).
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2.1.5 Dobijanje visoko gustog HAp

Tokom dobijanja visoko poroznog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA (poglavlje 2.1.3)
komponenta HAp se meSa sa rastvorom PLLA. U cilju odredivanja ugla kvasSenja povrSine HAp
sa razlicitim rastvorima PLLA sintetisane su tablete visoko gustog HAp.

Granule HAp su usitnjene do veliCine Cestica od 100 nm koje su zatim presovane na
pritisku 98,1 MPa u cCelicnom kalupu (d=10 mm). Dobijene tablete (d=10 mm, h=2mm) su
sinterovane na 1473°C tokom 3 ¢&asa. Sinterovanje je vrSeno u Heraeus peci (ROF 7/50) sa
automatskom regulacijom temperature (£1K). Nakon sinterovanja povriina tableta je sukcesivno
bruSena Smirglom granulacija 800, 1000, 1200 i 1600, a zatim isprane rastvorom 98% etanola i

osuSene u susnici na 80°C.

2.1.6 Nanosenje previaka

Nakon vakuum uparavanja (poglavlje 2.1.3) visoko poroznom kompozitnom biomaterijalu
HAp/PLLA dodat je hloroform u masenom odnosu od 30% pa je tako dobijena suspenzija
jednostepenim premazivanjem deponovana na substrat od titana i teflona. Dobijena previaka je
suSena na relativnoj vlagi vazduha od 65%, tokom 5 Casova na sobnoj temperaturi. Dobijene
prevlake HAp/PLLA kompozitnog biomaterijala sa PLLA molskih masa 100000 i 430000 g/mol

analizirane su SEM-om.

2.2 Ispitivanje osobina HAp/PLLA kompozitnog biomaterijala od
znacaja za primenu

2.2.1 In vitro i in vivo ispitivanja

In vitro ispitivanja blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA (d=10 mm i h=10 mm)
vriena su tako Sto su blokovi HAp/PLLA stavljeni u polietilenske ampule (1 uzorak / 1 ampuli)
sa fizioloSkim rastvorom (0.9% NaCl). Koli¢ina fizioloskog rastvora iznosila je 30g. fizioloskog
rastvora/lg. HAp/PLLA. Polietilenske ampule drZzane su u inkubatoru na 310 £ 0,4 K 80 dana, a
merenja su izvodena nakon 1, 3, 7, 15, 21, 28, 35, 50, 62, 71 i 80 dana. Ampule su uzimane u
naznacenim vremenskim intervalima, nakon &ega je rastvoru odredivana pH i koncentracija

kalcijuma, a uzorcima stepen bubrenja i kompresiona Cvrstoca.
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In vivo ispitivanja su vrSena na miSevima singenog soja Balb/c. Za intraperitonealne
implantacije koriS¢ene su dve vrste kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(S0) i HAp/PLLA(430).
U svim slufajevima koridéen je kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sa 80mas% HAp i 20mas%
PLLA. Obe vrste su implantirane u obliku cilindri€énih blokova preCnika Imm 1 visine: 1.5 mm.
Eksperimenti su uradeni na 40 mladih muZjaka Balb/c koji su podeljeni u Cetiri eksperimentalne
grupe. Prvoj grupi implantirani su blokovi kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50) a drugoi
HAp/PLLA (430). Trecoj grupi miSeva implantiran je materijal koji se sastojao od 50mas%
HAp/PLLA(50) i 50mas% koStanog praha dobijenog mlevenjem femura singenih miSeva i Cetvrtoj
materijal od 50mas% HAp/PLLA(430) i 50mas% koStanog praha, Sto je simuliralo autolognu
implantaciju kosti. Nakon jedne i tri nedelje svim miSevima su ekstrahovani implanti, kojima je
zatim uklonjen spoljadnji sloj vezivnog tkiva. Nakon suSenja uzorci su samleveni i pomeSani sa
KBr-om. Uzorci su presovani u obliku pastila pogodnih za FT-IR spektroskopsku analizu.
Mikrostruktura povr$ine uzoraka kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pre i posle implantiranja
analizirana je skenirajucom elektronskom mikroskopijom (SEM) a uzorci pre snimanja su fiksirani
u 04% gluteraldehidu 24 sata, nakon Cega ispirani u 02 M PBS-u (pH 7.2 do 74). Postfiksacija
je vriena sa 1% osmium tetroksidom u veronalnom puferu (pH 7.2 do 74) tokom 2 sata. Pre
SEM snimanja preparata oni su suSeni na kritinoj tacki sa CO2 i u vakumskom evaporatoru

presvuceni zlatom.

2.2.2 PatohistoloSka istrazivanja

U okviru istraZivanja uradjene su patohistoloske analize tkiva sa implantima i
hemiluminescentni odgovor peritonealnih fagocita nakon 2, 7 i 12 nedelja od intraperitonealne
implantacije.

Za patolosku analizu u eksperimentu su koriSceni singeni miSevi soja Balb/c, muikog pola,
starosti oko 3 meseca i mase 24-26 g Zivotinje su hranjene i pojene ad libidum i drZane na
stalnoj temperaturi od 296K.

Implantirani materijal: Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA dobijen hladnim presovanjem
visoko poroznog kompozitnog biomaterijala prema postupku koji je ranije detaljno opisan. U svim
slucajevima koriS¢en je kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(50) i HAp/PLLA(430). Kao materijal
B za koStani implantat su uzete granule dijafize femura mladog Wistar pacova. Koitano tkivo je
devitalizovano kuvanjem, a zatim je takode usitnjeno u avanu. Svi materijali su pre implantacije

sterilisani u formalinu, zatim isprani u sterilnom fiziolo§kom rastvoru i osuseni.
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Intraperitonealna implantacija je uradena tako §to je 50 mg komporzitnog biomaterijala
uneto kroz %iroku sterilnu iglu 4/18 u suprapubiénom delu peritoneuma mifa sa leve strane. Pre
implantacije trbusni deo Zivotinje je dezinfikovan alkoholom.

U grupama implantiranih, Zivotinjama je unet samo jedan od tri materijala. Ove grupe su
oznafene prema oznaci implantata, tj. HAp/PLLA(50), HAp/PLLA(430) i B za usitnjenu kost.
Ekstrakcija implantata i Zrtvovanje Zivotinja je radeno posle 2, 7 i 12 nedelja od implantiranja.
MiSevima je prvo uzeta krv iskrvavljenjem iz retroorbitalnog pleksusa u hepariniziranu epruvetu, a
zatim su 7Zivotinje ubijene cervikalnom dislokacijom. Posle toga je peritoneum ispran
hepariniziranim rastvorom Hanks pH 74 i napravljen je obdukcijski nalaz.

Patohistolofka analiza uzoraka implantata i okolnog peritoneuma je vrSena tako Sto su
uzorci prvo fiksirani u Brasil-Bouvinov-om fiksativu 3 sata i postfiksirani u 4% puferovanom
formalin.u preko no¢i. Fiksirani implanti su dekalcinisani elektroliti¢cki u vodenom rastvoru 8 vol%
HCl i 10 vol% mravlje kiseline. Proces dekalcinacije provoden je dva sata pri naponu od 100 V i
jadini struje 50 mA. Tkivo je potom dehidrirano u alkoholu i uklapano u paraplast. Preseci
debljine 3-6 mikrometara su bojeni metodama HE i PAS. Za bojenje rehidrirani parafinski rezovi
su inkubirani u perjodnoj kiselini 30 min., a onda bojeni Shifovim reagensom jos 30 min.
Kontrastiranje je vrSeno hematoksilinom 8 min. Dehidrirani iseCci montirani su na predmetnom
staklu, a potom analizirani na svetlosnom mikroskopu. Posebno je posmatrana veza izmedu

implantata i okolnog tkiva.

2.3 Karakterizacija sinteze, dizajniranja, in vitro i in vivo

ispitivanja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

2.3.1 Rendgenostrukturna analiza (X-ray)

Rendgenostruktuirnom analizom karakterisan je sastav komponenti HAp i PLLA kao i
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(100) pre i nakon 30 i 60 minuta toplog presovanja. Za
ispitivanje koriSéena je kvalitativna fazna analiza u cilju identifikacije faza i odredivanja udela
kristalnog i kristaliniénog (za PLLA) u njima. Ispitivani uzorci izloZeni su rendgentskim zracima,
koji nakon interakcije za fazom uzorka u obliku difraktovanih zraka se detektuju. Dobijeni impulsi
se pojacavaju a nakon prolazka kroz analizator i filter beleZe. Prikupljeni podaci prikazuju

intenzitet u zavisnosti od ugla (20), a vrednosti za meduravanska rastojanja se mogu izracunati iz
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Braggove jednafine (nA=2dsinB). Sve funkcije su kontrolisane mikroprocesorom, Sto omogucava
jednostavnost analize.

Sastav komponente HAp ispitan je metodom praha, dok je komponenta PLLA ispitana
metodom folije polimera na nosafu. PoloZaji difrakcionih maksimuma mereni su na vrhu svakog
pika. Rendgenostrukturna istraZivanja izvrSena su difrakcijom X zraka na uredaju PW 1710,
Philips, Germany sa CuK, zrafenjem i grafitnim monohromatorom. Snop x zraka je CuK-Ni
filtriran na talasnu duZinu 0,1542 nm, a brzina snimanja iznosila je 0,2 °/min. Analiza je vriena
za uglove od 4-90°. Zbog S§irine intervala uglova ova vrsta karakterizacije naziva se Siroko ugaona
rendgenostrukturna analiza (WAXS).

Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(100) pre i nakon toplog presovanja takode je
rendgenostrukturno analiziran. Dobijeni blokovi su spraSeni, i snimljen je njithov difraktogram u
intervalu uglova 20 = 4-90°. Posebno je analiziran interval uglova od 15-18° iz razloga Sto se
karakteristiéni pik PLLA koji ima maksimalni intenzitet (16,66°), pored pikova HAp (1681° i
16,94°), nalazi u tom intervalu. Analiza pikova u navedenom intervalu uglova izvriena je uz

pomo¢ posebno napisanog kompjuterskog programa (Peak Fit 4) u te svrhe.

2.3.2. Odredivanje molske mase PLLA (M,)

Molska masa PLLA je odredena viskozimetrijski KkoriSenjem Mark-Houwink-ove
jednagine: [n] = 5.72x10* M,*"* . g

Nakon toplog presovanja blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(100), PLLA 1z
njih je potpuno rastvoreni u hloroformu. Rastvor PLLA je preCiScen sa aktivnim ugljem, nakon
Cega se pristupilo odredivanju viskoznosti na Osvaldovom viskozimetru. Grafickom metodom je
odredena viskoznost rastvorenog PLLA, a nakon toga racunskim putem uz upotrebu Mark-

Houwink-ove jednaCine molska masa.

2.3.3 Odredivanje ukupne gustine blokova

Gustina blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA odredena je iz odnosa mase i
zapremine bloka. Zapremina je odredena geometrijski uz upotrebu mikrometarskog zavrtnja, a
masa uzoraka na analitickoj vagi. Relativna gustina blokova predstavija % teorijske gustine

dobijene raCunskim putem za neporozan blok. Relativna poroznost blokova predstavlja razliku 1-

relativna gustina.
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2.3.4 Infra crvena spekiroskopija (IR)

Uloga IR spektroskopije svodi se na identifikaciju funkcionalnih grupa, principom
apsorpcije IR zrafenja od strane funkcionalne grupe odredenog molekula. Na frekvencijama na
kojima dolazi do apsorpcije zraCenja javljaju se apsorpcione trake svojstvene samo tim
molekulima. U zavisnosti od vrste vibracije naziv dobijaju apsorpcione trake: valencione (V) 1
deformacione (& u ravni i y van ravni). Apsorpcione trake deformacionih vibracija uvek su na
nizim frekvencama u spektru u poredenju sa valencionim. Od frekvence vibracije hemijske veze
zavisi poloZzaj apsorpcione trake, a od veliCine promene dipolnog momenta njen intenzitet.
PreporuCuje se da u spektru se analiziraju prvo funkcionalne grupe koje se najlakSe prepoznaju
(CO, OH, NH itd)."”

Polazne komponente HAp i PLLA su pre procesiranja analizirane IR spektroskopijom.
Analiza je izvrSena metodom KBr pastile u intervalu talasnih brojeva 4000-400 cm’' na uredaju
Specord 75R. Odnos mase uzorka i KBr iznosio je 2 : 100. Kompozitni biomaterijal
HAp/PLLA(100) dizajniran tokom 30 i 60 minuta toplog presovanja je istom metodologijom
analiziran IR spektroskopijom. Svrha IR analize je ispitati uticaj vremena toplog presovanja na
poloZaj, intenzitet i oblik apsorpcionih traka HAp i PLLA, a u okviru kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA. Ovakvim postupkom ispitan je uticaj vremena toplog presovanja na Kkvalitativne
promene komponenata.

Veda osetljivost (do 10° g.), preciznost frekvencije i bolje razlaganje (do 001 cm™)
ostvaruje se primenom FT-IR spektroskopije. Fourier-ova transformacija interferograma direktno
daje intenzitet zralenja (propuStenog kroz uzorak) u zavisnosti od frekvencije Sto odgovara IR
spektru.'””® Tokom in wvivo ispitivanja kompozitnog biomaterijala zbog definisanja vrlo finih
promena korii¢ena je metoda FT-IR spektroskopije. Za analizu koriS¢en je uredaj Perkin-Elmer
782 a analizirano je podruéje od 4000-400 cm’'. Za pripremu uzorka koriS¢ena je metoda KBr

pastille sa odnosom uzorka i KBr-a 2: 100.

2.3.5 Diferencijalna termijska analiza (DTA)

HAp, PLLA i kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(100) pre i nakon toplog presovanja
podvrgnuti su diferencijalnoj termijskoj analizi.
Uz pomoé¢ DT analize registruju su temperaturske razlike koje se.javljaju kao posledica

razliCitih fizickih ili hemijskih procesa pracenih promenama entalpije, u uzorku tokom
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temperature, pa se lemperaturska osa moZe nazvati i vremenska. Osnovna svrha DT analiza ‘je
ispitivanje termitkih osobina supstanci poznatog hemijskog sastava, pa je iz tih razloga anliziran
uticaj temperature, vremena i pritiska toplog presovanja na termiCku stabilnost kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA i njegovih konstitutivnih faza.

DT analiza izvriena je na uredaju Du Pont 1090 pri brzini grejanja od 20°C/min i u

temperaturskom intervalu od 20-600°C. Ispitivanja uzoraka su izvrSena u atmosferi vazduha.

2.3.6 Diferencijalna skaniraju¢a kalorimetrija (DSC)

Polimer PLLA i kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(100) pre i nakon toplog presovanja
anlizirani su metodom neizotermske skanirajuce kalorimetrije (DSC).

DSC metoda kao i DTA sluZi za ispitivanje termickih osobina supstanci na bazi razlke
toplotnog fluksa ka uzorku i ka etalonu prilikom njihovog jednovremenog zagrevanja.'®' Struja
upotrebljena za grejanje uzoraka izaziva otklon u jedinicama toplotnog fluksa (dQ/dt) koji se
nalazi na y osi, dok je X osa temperaturska.

Masa svakog uzorka iznosila je oko 5 mg. DSC analiza izvrSena je u atmosferi azota na
uredaju Perkin Elmer DSC-2, u temperaturskom intervalu 320-520 K sa brzinom grejanja od 20
K/min. Kompjuterskom analizom (Origin 6.0) izraCunata je povriina ispod pika koji karakteriSe
topljenje. Entalpija topljenja i kristalinicnost je izraCunata prema metodologiji koju su predloZili S.
Sandler i saradnici.'*”

Entalpija procesa topljenja dobijena DSC merenjima srazmerna je povrsini ispod pika koji
definiSe topljenje:

H Sl : ; i
AH = '[T dt = ”ng ?dt, gde je v,- brzina grejanja
n
Stepen kristalini€nosti polimera PLLA definisan je odnosom entalpije topljenja ispitivanog
PLLA i entalpije topljenja 100% kristalini¢nog PLLA:

AH
K = Ef’ gde je .- stepen kristaliniCnosti PLLA, AH- entalpija topljenja ispitivanog PLLA,

AH;- entalpija topljenja 100% kristalini¢nog PLLA (93,7 J/g)
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2.3.7 Termogravimetrijska analiza (TGA)

Termogravimetrijskom analizom odreduje se masa uzorka u zavisnosti od temperature, pri
emu je temperatura linerno rastuca.'® S toga se TG analizom omogucava pracenje razlifitih
vidova transformacije uzoraka vezane za promenu mase. Promena mase je izrazena u % od
polazne mase uzoraka.

Polimer PLLA i kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(100) pre i nakon toplog presovanja
anlizirani su termogravimetrijom u cilju ispitivanja uticaja vremena toplog presovanja na
termostabilnost blokova. Na osnovu TGA krivih odreden je interval temperatura u kojima se
odigravaju detektovani stupnji termicke degradacije. TG merenja izvrSena su u atmosferi azota na
uredaju Perkin Elmer TGA-2, u temperaturskom intervali od 20-500°C sa brzinom grejanja 20
°C/min. Masa svakog uzorka iznosila je oko 5 mg. Gubitak mase Cistog PLLA u ispitivanom
temperaturskom intervalu je 100%, a HAp neznatan. Iz tih razloga promene mase kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA(100) u ispitivanom intervalu temperatura poti¢u iskljucivo od promena

mase PLLA.

2.3.8 Kompresiona évrsto¢a i modul elasti¢nosti (E)

Nakon hladnog i toplog presovanja dobijenim blokovima kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA odredivana je kompresiona &vrstoca i modul elastiCnosti. Kompresiona Cvrstoca je
odredena na cilindri¢nim blokovima dimenzija h=10 mm, d=10 mm na uredaju INSTRON M
1185. Brzina opteredivanja uzoraka prilikom odredivanja kompresione &vrstoce iznosila je 1
mm/min. Grafickom metodom iz dijagrama napon-deformacija odreden je modul elasticnosti kao

tangens ugla koji zauzima tangenta sa apcisom.

2.3.9 Skenirajué¢a elektronska mikroskopija (SEM) i elekironska disperziona

spekiroskopija (EDS)

Mikrostruktura povriine HAp, PLLA. kao i prelomnih povriina blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA analizirana je skenirajuom elektronskom mikroskopijom (SEM) uz
upotrebu elektronske disperzione analize (EDS). Veli€ina Cestica HAp faze je takode odredena

primenom SEM-a.
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Slika povr§ine uzoraka prilikom SEM analize se formira od reflektovanih upadnih
elektrona.'®’ Elektronski snop koji se formira pomocu elektronskog topa, ubrzava se do konstantne
energije od 5-50keV. Dijametar snopa moZe da se krece u granicama od 10 pm do 10 nm. Zbog
male termicke stabilnosti polimer PLLA pri veéim rezolucijama i intenzitetu snopa postaje
nestabilan i poCinje da se razgraduje. Iz ovih razloga prilikom SEM analize kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA kod vece rezolucije (uveliCanje vece od 35000) dobijena slika je
nestabilna sa malo izraZzenom oStrinom.

Mikrostrukturna ispitivanja su izvrSena (SEM) na uredaju JEOL-JSM-5300 Japan. Posto
uzorak mora biti elektroprovodan, svi uzorci su napareni tankim slojem zlata u jonskom
naparivatu JFC 1100E JEOL.

Kvalitativan sastav komponenti prilikom SEM analiza ispitan je pomocu energetski
disperzivne spektroskopske analize (EDS). Fino fokusirani smop elektrona, koji prilikom SEM
analize u prvoj fazi sluZi za posmatranje povrine uzoraka, u drugoj fazi je iskoriScen za
pobudivanje emisije rendgentskog zraCenja. Analizom spektara rendgentskog zraCenja brzo se
utvrduje prisustvo i koncentracija pojedinih hemijskih elemenata u uzorku.

Prilikom ED spektroskopije koridcen je sistem QX2000 (Oxford Instruments, UK) sa Si(Bi)
detektorom zrafenja povezanog sa skenirajuéim elektronskim mikroskopom i kompjuterizovanim
multikanalnim analizatorom, koji vri analizu u oblasti X-zratenja od 05-20 keV sa 10 eV po

kanalu.

2.3.10 Atomska apsorpciona spekiroskopija (AAS)

Ako zraCenje odredene talasne duZine prolazi kroz sloj pare koja sadrZi slobodne atome,
jedan deo energije zratenja moZe biti apsorbovan (atom apsorbuje energiju hv, istu koju bi
emitovao), §to rezultira smanjenju intenziteta i zraCenja. Smanjenje odgovara energiji apsorbovanog
zralenja, a intenzitet propuStenog zrafenja se detektuje. Razli€iti atomi apsorbuju zraCenje na
odredenim talasnim duZinama karakteristicnim za svaki element ponaosob. Veli€ina apsorpcionog
signala koji se detektuje, direktno je uslovljena koncentracijom specificnog atoma, Sto predstavlja
osnovu kvantitativnog merenja u atomskoj apsorpcionoj spektroskopiji.

Odredivanje koncentracije kalcijuma u fiziloloSkom rastvoru tokom inm vitro istrazivanja
izvrieno je atomskom absorpcionom spektrometrijom na uredaju Atomic Absorbtion Spectrometer,
Perkin Elmer M 5000. Merenje koncentracije kalcijuma izvrSeno je na talasnoj duZini od 4227

nm.
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2.3.11 Ugao kvasenja

Radi analize uticaja vrste rastvaraca na kvaSenje povrSine HAp, sa rastvorenim PLLA
ispitan je ugao kvaSenja nestandardnom metodom.

Na povrdinu visoko gustog HAp (poglavlje 2.1.5) naneena je kap veliCine oko | mm’, 1%
rastvora PLLA molske mase 430000 g/mol sa mikroSpricem Hemilton (Swiss). Merenja su vriena
u prostoriji temperature 301K i relativne vlage vazduha 68%. Vreme o&itavanja ugla kvaSenja bilo
je 1-2 sekunde (nestandardno). PLLA je rastvoren u tri razlifita rastvarafa: 1- metilenhlorid, 2-
hloroform 1 3- benzen. OCitavanje kontaktnog ugla obavljeno je na uredaju Universal &

Messmicroscop, Veb Carl Zeiss Jena.
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intenzitet (rel. jed.)

3. Rezultati
3.1. Rezultati sinteze i dobijanja kompozithog biomaterijala
HAp/PLLA

3.1.1. Rezultati sinteze HAp i PLLA

Na slici 3.1 prikazan je rendgenogram komponente HAp koja je sintetisana za potrebe
sinteze i dizajniranja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Na osnovu slike 3-1 uoCava se da je
'HAp u visoko kristalnoj formi, (sa sadrZajem primesa: stroncijum 200 ppm, gvozde 106 ppm,
barijum 15 ppm, bakar 11 ppm, hrom 10 ppm, mangan 5 ppm). Gustina kalcijum-hidroksiapatita
odredena piknometarskom metodom iznosi 3.15 g/em’. Mikrostruktura sintetisane granule HAp
prikazana je na slici 3.2 odakle se uofava da sintetisane granule HAp imaju zaobljenu, zrnastu i
grozdastu formu. Medusobno kontinualno povezani aglomerati &ine osnovnu strukturu HAp,
izmedu kojih se nalazi prazan prostor velifine od 0,1- 3 um koji predstavlja “unutraSnju”

poroznost granula HAp.

8000 -
i prah HAp
6000 -
4000 -
2000+

10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
20 ()
Slika 3.1. Difraktogram praha HAp-a Slika 3.2. Izgled povriine granule HAp
dobijen SEM-om
Na slici 3.3 prikazana je mikrostruktura povrSine PLLA koji se koristi kao komponenta za
sintezu i dizajniranje kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Povr§ina PLLA molske mase 430000

g/mol prikazana je na slici 3.3a, a PLLA molske mase 50000 g/mol na slici 3.3b. Kvalitativan

sastav PLLA potvrden je NMR analizom u ranijim istraZivanjima.'*
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Slika 3.3. Izgled povrSine PLLA dobijen SEM-om: a) molske mase 50000 g/mol, b) molske mase
430000 g/mol

3.1.2. Kompaktiranje visoko poroznog HAp/PLLA hladnim i toplim
presovanjem

Na shlici 34 prikazana je zavisnost kompresione Cvrstoe blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA(430) od masenog udela PLLA (10-25%). Kompaktiranje je vrieno
presovanjem na sobnoj temperaturi i pritisku od 98,1 MPa. Sa slike se uoCava da je maksimalna
vrednost kompresione Cvrstoce postignuta za udeo PLLA od 15 mas%, dok je za viSe ili niZe

udela PLLA kompresiona Cvrstoéa niZa.
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Shika 3.4. Zavisnost kompresione ¢vrstoce kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) od udela
PLLA
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Povecanjem temperature presovanja i ulaskom u reZime toplog presovanja dobijaju se
blokovi kompozitnog biomaterijala sa vi§im vrednostima mehanickih karakteristika. Na slikama 3.5
a 1 b prikazana je zavisnost relativne gustine i kompresione <&vrstoce od temperature toplog
presovanja. U ovim eksperimentima kao i kod svih sledecih, maseni udeli HAp i1 PLLA iznosili

su 80 : 20 respektivno,

1001 70-
a) ) b)
m_ E ﬂ]"‘ |
fw g
Z 5 90,
E 70 E
3 g
601 3
T T T B T . T i 30 T T T T T T | T T T T -
300 350 400 450 340 360 380 400 420 440 480
termperatura (K) temperatura (K)

Slika 3.5. Uticaj temperature toplog presovanja na: a) relativnu gustinu; b) kompresionu ¢vrstocu

kompozita HAp/PLLA(430)

Maseni odnos HAp i PLLA, zbog razlika u njihovoj gustini, razlikuje se od zapreminskog
odnosa. U tabeli broj 3.1 prikazana je zavisnost masenog i zapreminskog udela HAp i PLLA u
kompozitnom biomaterijalu HAp/PLLA(430). U istoj tabeli prikazane su rafunski dobijene gustine

koje se odnose na potpuno gusta stanja.

Tabela 3.1. Uporedni prikaz zapreminskog (vol) i masenog (mas) udela HAp i PLLA u

kompozitnom biomaterijalu HAp/PLLA(430) i njihova teorijska gustina.

PLLA (vol %) 23.7 33.2 41.2 ]' 48.3 54.0
PLLA (mas%) 10 15 20 il 25 30
Gustina (g/cm®) 2.66 2.47 2.31 | 2.17 2.04

U tabeli broj 3.2 prikazane su vrednosti relativne gustine, kompresione ¢vrstoce i modula
elastiCnosti blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA, u zavisnosti od temperature, pritiska i

vremena presovanja (uzoraka Al-A6 dobijenih prema tabeli 2.1).
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Tabela 3.2. Uslovi kompaktiranja i osobine dobijenih blokova kompozitnog biomaterijala

Temperatura  Pritisak Vreme  Relat. gustina Kompres. jacina E modul Oznaka
(K) (MPa) (min) (%) (MPa) (GPa) kompozita
293 98.1 - 622 - - Al
353 98.1 15 784 36.1 0.296 A2
403 98.1 15 85.5 4438 0.563 A3
433 98.1 15 202 46.2 0.749 A4
457 98.1 15 96.2 70.7 1.44 A5
457 490 15 94 4 70.0 1.24 A6
457 98.1 15 96.2 70.7 1.44 A7
457 196.2 15 96.5 80.1 1.55 A8
457 2943 15 08.7 83.0 1.68 A9
457 98.1 15 96.2 70.7 1.44 Al0
457 98.1 30 99.6 202 1.77 All
457 08.1 45 99.6 92.7 2.14 Al2
457 98.1 60 99.6 932 248 Al3

Mikrostrukture prelomnih povr§ina kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA dobijenog hladnim
i toplim presovanjem (Cije su osobine naznafene u tabeli 3.2) analizirane su SEM-om. Prelomne
povrsine dobijene su nakon odredivanja kompresione &vrstoée naznalenih uzoraka, a neposredno
pre analize napareme su tankim slojem zlata. Na slici 3.6 prikazane su slike dobijene SEM

analizom.



http://www.tcpdf.org

Slika 3.6. SEM prelomnih povriina blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA dobijenih pri
razli¢itim uslovima kompaktiranja: a) T=20°C, p=98.1 MPa sa 30 mas% rastvaraca, b) kompozit
Al, ¢) kompozit A2, d) kompozit A3, e) kompozit AS, f) kompozit AS, g) kompozit A9, h)

kompozit Al12
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Utica) molske mase PLLA na kompresionu Cvrstocu kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA, kao 1 uticaj dodatka kolagena prikazan je na slici 3.7. RazliCite vrste kompozita (B1-

B6) dobijene su prema postupku koji je ranije opisan u tabeli 2.2.

B1- 80 mas% HAp i 20 mas% PLLA (430000)
B2- 80 mas% HAp, 10 mas% PLLA (50000) i 10 mas% PLLA (430000)
B3- 80 mas% HAp, 10 mas% PLLA (430000) i 10 mas% hidr. kolagen |

= 80 B4- 80 mas% HAp, 10 mas% PLLA (50000) i 10 mas% kolagen 4'
= 70 ] B5- 80 mas% HAp i 20 mas% PLLA (50000)
E 50 = B6- 80 mas% HAp. 10 mas% PLLA (50000) i 10 mas% kolagen (313K)
2 50 — !
E i Bt
= 40
0
= 30
=
=20
L ]
s 10
= ! =
'Ed D o
6

Slika 3.7. Kompresiona ¢vrstoca razliCitih vrsta blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA
Dobijene vrste kompozita kojima je odredena kompresiona Cvrstoca analizirane su SEM-

om. Na slici 3.8 prikazana je prelomna povriina kompozita B1, B2, BS i B6. .

A

Slika 3.8. SEM kompozitnh biomaterijala HAp/PLLA: a) kompozit B1, b) kompozit B2, ¢)

kompozit BS, d) kompozit B6

65


http://www.tcpdf.org

3.1.3 Uticaj vrste rastvaraca na dobijanje kompozithog biomaterijala
HAp/PLLA

Tokom sinteze visoko poroznih blokova kompozitnog bioﬁ'later{jala-. ispitan je uticaj vrste
rastvaraa na poroznost i kompresionu C&vrsto¢u blokova koji su dobijeni toplim presovanjem
visoko poroznog HAp/PLLA(430) na 457K, 98,1 MPa tokom 15 minuta. Dobijene vrednosti

prikazane su na slici 3.9.
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Slika 3.9. Uticaj vrste rastvaraca na osobine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA: a) poroznost,

b) kompresionu cvrstocéu (1- metilenhlorid, 2- hloroform, 3- benzen)

Na osnovu slike 3.9 uofava se da vrsta rastvarata sa kojim se rastvara PLLA utiCe na
osobine blokova koje su uslovljene najverovatnije razliCitom strukturom i odnosom komponenti u
medufaznoj povriini. Razli€iti rastvarai imaju sebi svojstven uticaj na PLLA (interakcioni
parametar rastvor-PLLA) koji rezultiraju razlikom u medufaznoj povrSini koja se odraZava na
mehani¢ke osobine kompozita. Pored navedenog faktora i ugao kvaSenja HAp sa razliitim
rastvorima PLLA potencijalno moZe da utiCe na fenomene u medufaznoj povriini. Radi ispitivanja
ugla kvaSenja rastvora PLLA na supstratu od HAp, sintetisani su blokovi visoko gustog HAp na
kojima je ispitan ugao kvasenja rstvora PLLA.

Visoko gusta HAp keramika dobijena je presovanjem &estica HAp (veliine oko 100 nm)
na pritisku od 98,1 MPa u Celi¢nim kalupima (d=10 mm). Dobijeni blokovi su sinterovani na
1473K tokom 3 Casa. Nakon sinterovanja dobijena je gusta HAp keramika gustine 3,020 g/cm’
(srednja vrednost dobijena iz 12 uzoraka). Tokom sinterovanja registrovano je linearno skupljanje
od oko 13-15 %. PovrSina HAp keramike nakon sinterovanja je brusena sukcesivno sa $mirglom

(400, 600, 1200, 1600). Na slici 3.10 prikazana je mikrostruktura HAp keramike pre i posle

sinterovanja dobijena SEM-om.
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Slika 3.10. SEM povriine blokova HAp pre i nakon sinterovanja: a) povrSina pre sinterovanja, b)
prelomna povriina pre sinterovanja, ¢) povriina nakon sinterovanja, d) prelomna povriina nakon

sinterovanja

Na povrS§inu HAp (sa slike 3.10 ¢) naneSena je kap 1% rastvora PLLA. Polimer PLLA je
rastvoren u tri razli€ita rastvaraca: 1- metilenhlorid, 2- hloroform i 3- benzen. Rezultati ugla

kvaSenja prikazani su u tabeli 3.3. (Vrednost ugla predstavlja srednju vrednost 10 merenja).

Tabela 3.3. Vrednosti ugla kvaSenja HAp sa razli€itim 1% rastvorima PLLA.

rastvor PLLA 1 2

| 3

ugao kvasenja 15°58' | 18°19’ " 22°08’

Primenjena metoda odredivanja ugla kvaSenja je nestandardna, pa se iz dobijenih rezultata

ne moZe usvojiti apsolutna vrednost ugla kvasSenja.
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3.2 Uticqj toplog presovanja na stiukturu HAp i PLLA u kompozitnom

biomaterijalu

U svim prikazanim ispitivanjima u okviru poglavlja 3.2 molska masa ispitivanog PLLA
iznosila je 100000 g/mol. Na slici 3.11 prikazani su DTA dijagrami HAp i PLLA od kojih je
nacinjen kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(100), oznacen kao C3 u tabeli 2.3.
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Slika 3.11. DTA dijagram: a) HAp; b) PLLA molske mase 100000 g/mol

Mikrostruktura povriine i veli¢ina Cestica HAp dobijena SEM analizom prikazana je na

slici 3.12a, pri ¢emu su dCestice veliéine oko 100 +30 nm. Uocava se da dolazi do aglomeracije

Cestica u grozdaste oblike veli€ine do 500 nm. Mikrostruktura povrSine komercijalnog polimera

PLLA prikazana je na slici 3.12b.

b)

|

Slika 3.12. SEM povriine: a) HAp; b) PLLA
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Na slici 3.13a prikazana je mikrostruktura povrSine visoko poroznog kompozitnog
biomaterijala C3 pre toplog presovanja, dobijena SEM-om. Na slici se uoCava kontinualan sloj
satinjen od PLLA perforiranog oblika sa kruZnim otvorima prosefnog prefnika oko 2.5um. U

okviru polimerne komponente PLLA uolavaju se sferne estice HAp. Nakon toplog presovanja na

459 K, pri pritisku od 98,1 MPa tokom 15 minuta, dobijena je mikrostruktura prikazana na slici
3130

Slika 3.13. SEM prelomne povriine kompozita C3: a) pre toplog presovanja; b) nakon 15 minuta
toplog presovanja

Kvalitativno definisanje komponenata pri SEM ispitivanju je utvrdeno pomocu EDS
analize. Na slici 3.14a prikazan je spektar koji poti¢e od HAp, dok je na slici 3.14b prikazan
spektar od PLLA. Uz pomoé¢ ovih spektara izvriena je analiza kvalitativne raspodele komponenata

pri narednim tumacenjima SEM-a.
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Slika 3.14 EDS spektri: a) HAp; b) PLLA

Sumarni DTA dijagrami kompozita C3 pre toplog presovanja, nakon 15 i 45 minuta toplog
presovanja prikazani su na slici 3.15. Uzorak C3-0 predstavlja kompozitni biomaterijal
HAp/PLLA(100) pre toplog presovanja, C3-15 nakon 15 minuta i C3-45 nakon 45 minuta toplog

presovanja. Na krivama se uoCava i pik koji potie od ostakljivanja PLLA na oko 65°C.
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intenzitet (rel. jed.)

TGA dijagrami istih blokova kompozitnog biomaterijala prikazani su na slici 3.16 Na

pored TGA krivih uzoraka C3-0, C3-15 i C3-45 prikazana je i TGA kriva Cistog PLLA
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Slika 3.15. DTA dijagram kompozita C3

normalizovani gubitak mase (%)
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Slika 3.16. TGA dijagram kompozita C3

3.2.1. Strukturne promene PLLA tokom toplog presovanja

PLLA i kompoziti C3 pre (C3-0) i nakon

toplog presovanja (C3-30 i C3-60) analizirani su

WAXS-om. Na slici 3.17 prikazan je difraktogram PLLA molske mase 100000 g/mol i kompozita
C3-0, C3-30 i C3-60.
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intenzitet (rel. jed.)
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Slika 3.17. Difraktogram PLLA i kompozita C3: a) PLLA molske mase 100000 g/mol, b)
kompozita C3-0, c¢) kompozita C3-30, d) kompozita C3-60

Kompozit C3-0 okarakterisan je' difrakcionim spektrom prikazanim na slici 3.17 b.
Ocigledno je da zbog mnogo manjeg difrakcionog odziva PLLA (njegova tri slabija pika) kao 1 to
da se najdominantniji pik PLLA nalazi u veoma uskom intervalu uglova zajedno sa dubletom
difrakcionih linija HAp-a, difrakcionom analizom su pracene promene najdominantnijeg pika
PLLA, kao i dva pika HAp-a u odnosu na njegov ceo spektar, koje se nalaze u intervalu od 13-
18°.

Na slici 3.18 prikazani su sumarni difraktogrami kompozita C3 dobijeni WAXS-

om u intervalu koji je karakteristiCan za

PLLA (ugao od 13-18°).

Slika 3.18. Sumarni difraktogram
kompozitnog biomaterijala C3-0, C3-30 1 C3-
60 nakon toplog presovanja na 459K i
pritisku 98,1 MPa.

14 16 , 18
ugao 28 (c}
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Poredenjem difrakcionih spektara kompozita C3 pre i posle 60 minuta toplog presovanja
(slika 3.17b i d) utvrdena je nepromenljivost pikova HAp-a. Naime, svi difrakcioni pikovi HAp-a
u kompozitnom biomaterijalu su zadrZali iste vrednosti uglova, odnose intenziteta i profila pre i
nakon 60 minuta toplog presovanja. Uocene razlike u ovim spektrima poticu iskljuc¢ivo od pikova
koji su karakteristitni za PLLA. Na osnovu prethodno navedenog izlaganja, oCeigledno je
dovoljno pratiti promene tripleta difrakcionih linija karakteristicnih za kompozitni biomaterijal 1
ustanoviti promene nastale u PLLA.

Za ove potrebe iskoriSen je interno napisani kompjuterski program, kojim je vrSeno
matematiCko usaglaSavanje (fitovanje) eksperimentalno dobijenih spektara x zraka sa sumom tri
asimetrizovana pseudo- Voight-ova profila pridruZzenih svakom difrakcionom piku iz posmatranog
tripleta, a u odgovarajuéem intervalu uglova (20)). Matematitki posmatrano, eksperimentalno

dobijeni difrakcioni spektar simuliran je zbirom triju funkcija kao u jednakosti 3.1:

! X
I = NZ:ZI IJ\,|:U],,r exp(- hle_.v,:z)-l“(l U%+ F ):|

R |
F - M N
N.M ;[ g ©/W,+A, (6'M ~E )f .

I predstavlja sumarni intenzitet tri pika (prebrojanih indeksom N) za ceo interval uglova u

(3.1)

difrakcionom spektru (prebrojanih indeksom M). Svaki od ova tri pika su predstavljena sumom
asimetrizovanih pseudo Voight-ovih funkcija, koje u sebi objedinjuju procentualne udele
asimetrinog Gauss-ovog i Cachy-jevog profila.

Procedura usaglasavanja prvo je podrazumevala oduzimanje od difrakcionog spektra uzorka
signale dobijene sa praznim nosafem, zatim uravnjavanje po metodi Fast Furrie transforma i
konano normalizaciju na 100 % vrednosti najintenzivnijeg pika. Nakon toga pristupalo se
matematiCkom usaglaSavanju sume tri pseudo Voight-ove asimetricne funkicje sa eksperimentalno
snimljenim delom spektra, pri emu su za varirajue parametre svakog pika uzimani njihovi
intenziteti (Iy), uglovi (®,) i Sirine na poluvisini (Wy), kao i koeficijenti asimetrije (Ay) i
procentualnog udela Gauss-ove i Cachy-jeve funkcije u ukupnom profilu svakog od njih (Uy).
Napomenimo da su tokom usagla§avanja promene parametara A, i Uy bile iste za oba pika
potekla od HAp-a, a da su koli¢nici njihovih parametara intenziteta (I,/I,) odrZavani konstantnim. -
Preostalim parametrima ostavljana je slobodna promena u realno utvrdenim intervalima. Kvalitet

matematickog usaglaSavanja pracen je funkcijom ostatka koja se definiSe relacijom 3.2:

R=[S6LF; a56,)-176,)- 156, G2)
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toplotni fluks (Jfgs)

Nakon fitovanja dobijeni su rezultati koji su prikazani na slici 3.19.
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Slika 3.19. Fitovani rezultati WAXS analize za kompozit C3-0 i C3-60: a) pre toplog presovanja,
b) nakon 60 minuta toplog presovanja
Da bi se dobila potpunija analiza uofene kvantitativne promene stepena kristalini¢nosti, sa
vremenom toplog presovanja, uradena su DSC merenja na Cistom PLLA kao i kompozitu C3-0,

C3-30 C-60. Rezultati dobijenih istraZivanja prikazani su na slikama 3.20 i 3.21.
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Slika 3.20. DSC dijagram PLLA Slika 3.21. Sumarni DSC dijagram kompozita C3 pre

i nakon 30 i 60 minuta toplog presovanja na

temperaturi 459K 1 pritisku 98,IMPa

Sa slike 3.21 uoCavaju se karakteristicni pikovi koji poticu od topljenja PLLA unutar
kompozita (446-451K). Oblici i zavisnosti dobijenih DSC krivih su sli¢ni onima koji su dobijeni

za Cist PLLA od strane drugih autora.*:*®
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Na slici 3.22 prikazane su TGA krive PLLA dobijenog iz kompozita C3-0, C3-30 1 C3-60.

Na osnovu TGA krivih sa slike 322 moZe se uoCiti da PLLA iz bloka kompozitnog
biomaterijala dobijenog nakon 60 minuta toplog presovanja gubi 10% mase na 233°C, tj na niZoj
temperaturi nego Cist PLLA, koji gubi 10% mase na 314°C. PLLA iz kompozitnog biomaterijala
dobijenog nakon 30 minuta toplog presovanja gubi 10% mase na 254°C, §to predstavlja vrednost

koja je izmedu ranije navedenih.
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Slika 3.22. TGA dijagram kompozita C3 pre (C3-0) i nakon 30 (C3-30) i 60 (C3-60) minuta
toplog presovanja na temperaturi 186°C i pritisku 98,1MPa

U izvrSenim istraZivanjima smatrano je da povecanje vremena toplog presovanja preko 60
minuta potencijalno moZe negativno uticati na strukturu PLLA. U ovim istraZivanjima Zeleli smo
da dobijemo kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sa polimerom PLLA na kome su promene do
odredenog stupnja limitirane. Iz tih razloga blokovi kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pre i
nakon 30 i 60 minuta toplog presovanja analizirani su IR spektroskopijom.

Na slici 323 prikazani su IR spektri komponenti HAp i PLLA od kojih se sintetile
kompozitni biomaterijal HAp/PLLA.
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Slika 3.23. IR spektri: a) HAp, b) PLLA
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Na slict 3.24 prikazan je IR spektar kompozita C3-0, C3-30 i C3-60. Spektri kompozita

B3-30 i B3-60 neznatno se razlikuju u odnosu na isti kompozit pre toplog presovanja.

relative absorption (arb. unt.)

4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500
wavenumber (cm'1)
Slika 3.24. IR kompozita C3-0, C3-30 i C3-60

3.3 Dizajniranje osobina toplim presovanjem

Varijacijom osnovnih parametara toplog presovanja dobijen je &itav spektar blokova
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa razliCitim osobinama. Promene temperature presovanja
(u okolini tacke topljenja PLLA), pritiska i vremena toplog presovanja odrazile su se na poroznost
blokova, kompresionu &vrstocu i modul elasti€nosti koji su prikazani na slikama 3.25, 3.26 i 3.27.
Dobijene tacke predstavljaju srednju vrednost merenja 3 — 5 uzoraka. Broj krive na grafikonima

ujedno predstavlja i oznaku datu u tabeli 2.3, kao i uslove presovanja.

100 - Dirn]
< | —a—c1
R 96 - A .
™ [ ——52
E _
b —a—C3
3 = |
= a2 || —w—C4
®
c —e—CS5
= :
© 88 - L e
|
= bt oy
84 i T T T ¥ T T T 1 R T +“CB
0] 10 20 30 40 50 60

vreme toplog presovanja (min)
Slika 3.25. Relativne gustine blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA u zavisnosti od vremena

toplog presovanja
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Slika 3.26. Zavisnost kompresione Evrstoce blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA od
vremena toplog presovanja

Iz dijagrama napon — deformacija prilikom odredivanja kompresione Cvrstode grafickom

metodom (nagiba krive) odredeni su moduli elastiCnosti dobijenih blokova kompozitnog

biomaterijala HAp/PLLA. Zavisnost dobijenih modula elasti¢nosti (kompresioni modul elasti¢nosti)

od vremena toplog presovanja prikazana je na slici 3.27.
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Slika 3.27. Zavisnost modula elasti¢nosti blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA od

vremena toplog presovanja
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Mikrostruktura prelomne povriine blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. nakon
odredivanja kompresione ¢vrstoe analizirana je SEM-om. Na slici 3.28 prikazane su
mikrostrukture razliCitih vrsta blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA (broj pored oznake

kompozita oznaCava vreme presovanja).

s §Fon

Slika 3.28. Mikrostruktura prelomne povrSine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pre i
nakon toplog presovanja: a) kompozit C1-0, b) kompozit C7-0, c) kompozit C7-15, d) kompozit
C3-15, e) kompozit C7-30, f) kompozit C1-60

3.3.1 Previake kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA naneSen je premazivanjem na metalni (titan) |
polimerni (teflon) = supstrat. Prevlaka je naneSena jednostepenim premazivanjem ‘tecnog

kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) ili HAp/PLLA(100). Nakon meSanja HAp i

T
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rastvorenog PLLA, a pre postupka vakuum uparavanja, dobijeni kompozt je u teCnom stanju
(poglavlje 2.1.3). Na slici 3.29 prikazan je SEM povriine prevlake HAp/PLLA(430) na supstratu
od titana i teflona. Na slici 3.30a prikazan je poprecni presek prevlake kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(100) na teflonu. Izgled povrSine previake HAp/PLLA(100)kolagen kompozitnog

biomaterijala na titanu, prikazan je na slici 3.30b.

Slika 3.30. SEM prevlake: a) HAp/PLLA(100) na teflonu; b) HAp/PLLA(100)/kolagen na titanu

3.4 In vitro i in vivo istrazivanja

3.4.1 In vitro istrazivanja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

Vremenska promena pH fizioloskog rastvora u kome su se nalazili blokovi kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA(50) i HAp/PLLA(430) prikazana je na sl. 3.31. Uogava se da se u prvih
15 dana povecava kiselost rastvora. Produkti razgradnje polimera PLLA su kiselog karaktera i za
oCekivati je da smanjuju pH rastvora. Na sl. 331 uoava se da je smanjenje pH u prvih 15 dana
razli¢ito za svaki kompozitni biomaterijal. Opadanje pH kod kompozitnog biomaterijala sa PLLA

molske mase 430000 g/mol je dosta sporije nego kod PLLA molske mase 50000 g/mol.
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Slika 3.31. Promena pH fizioloSkog rastvora u kome je potopljen kompozitni biomaterijal

HAp/PLLA(430) i HAp/PLLA(50)

Na slici 3.32 prikazana je promena

koncentracije kalcijumovih jona u
? fizioloSkom rastvoru tokom vremena u

kome je bio potoplien kompozitni

|
! biomaterijal HAp/PLLA(430).
|

T 1 T T
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Slika 3.32. Promena koncentracije kalcijuma u fiziolokom rastvoru u zavisnosti od vremena stajanja

Promene pH fizioloSkog rastvora kod oba kompozitna biomaterijala tokom prvih
dana eksperimenata ukazivale su na mogucnost smanjivanja mehanifkih karakteristika kod oba
kompozita, ali razli€itim brzinama. Takode, Cinilo se da proces degradacije napreduje po zapremini
uzorka. Iz ovih razloga mikrostruktura povriine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA je
analizirana SEM-om i EDS-om. Slika 3.33a i b prikazuje mikrostrukturu povr§ine uzoraka
HAp/PLLA(430), pre i nakon tretmana od 60 dana. Uocava se da je na odredenim mestima na
povrSini (mesto A na slici 3.33b) doslo do degradacije polimera i da se ispod njega nalaze
granule HAp (mesto B na slici 3.33b) §to je i potvrdeno EDS analizom. Degradacijom PLLA na
odredenim mestima po povrsini dolazi do uzajamnog kontakta izmede granula HAp i fizioloskog
rastvora. Ovaj proces uslovljen je mnogim faktorima kao S$to su pH rastvora, lemperatura,

koli€inski odnos HAp-fizioloSki rastvor itd.
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Slika 3.33. SEM povrsiine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430): a) pre potapanja, b) nakon
60 dana od potapanja

Na slici 3.34a i b prikazana je zavisnost kompresione CvrstoCe 1 stepena bubrenja
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) i HAp/PLLA(S0) od vremena tretmana. Stepen
bubrenja definisan je sledecom jednalinom: % = (W-W_ )W, x 100, gde je W, poCetna masa
uzorka, a W, masa uzorka u odredenom vremenu.'” Masa uzoraka W, odredena je suSenjem
datog uzorka do konstantne mase.

Sa slike 3.34a uoCava se da ova vrsta kompozitnog biomaterijala ne menja kompresionu
¢vrstocu tretmanom na 310K u fiziolo§kom rastvoru ni posle 80 dana. Kompozitni biomaterijal sa
PLLA molske mase 50000 g/mol tokom ispitivanog vremena takode nije znaCajno menjao
kompresionu &vrstocu. Stepeni bubrenja kod obe vrste kompozitnog biomaterijala tokom 80 dana
istraZivanja zadrZavaju svoju pocetnu vrednost, $to takode upucuje na njegovu konstantnost. Uslovi
izvodenja eksperimenta su staticki, pa tako i treba posmatrati njihov uticaj na dobijene vrednosti

kompresione Cvrstoce i stepena bubrenja.
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Slika 3.34. Kompresiona Cvrstoc¢a i stepen bubrenja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA:

a) HAp/PLLA(430), b) HAp/PLLA(50)
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3.4.2 In vivo istrazivanja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

FT-IR 'spektroskopija do sada je imala dosta iroku primenu u analizi razligitih procesa.'”

H. Mantsch sa saradnicima ukazao je na mogucnosti uspe$ne primene FT-IR spektroskopije za
analizu biolodkih sistema, sa posebnom mogucnoicu njene primene u medicini.'”" '

Na slici 3.35a prikazan je dobijeni spektar kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(50) pre implantacije. Spektar se karakteriSe apsorpcionim trakama koje poticu od HAp
i PLLA, a utvrdene su predhodnim analizama standardnih uzoraka od Cistog HAp i Cistog PLLA.
Apsorpciona traka na 3572 cm’', kao i triplet apsorpcionih traka na 572-631 cm’!, poti¢e od OH
grupa iz HAp, dok dve izraZene apsorpcione trake sa maksimumima na 1050 i 1090 cm’' potitu
od fosfatne grupe iz HAp. Karakteristicne apsorpcione trake koje poti€u od PLLA su: valenciona
vibracija C=0 grupe na 1760 cm™ i valenciona vibracija C-H grupe na oko 2920 cm’'. Spektar
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) pre implantacije prikazan je na slici 3.35b gde se

uolava prisustvo skoro istih apsorpcionih traka HAp i PLLA kao i na slici 3.35a.

i HAp/PLLA(50) HApPLLA (430)

| ntensity
Intensity

| b)

1 L L 1 L

1 1 L 1 . L

w0 0% 2000 1 . 4000 2000 2000 1000 0

-1
wavenumber (cm™) wavenumber (cm’)

Slika 3.35. FT-IR kompozitnog biomaterijala: a) HAp/PLLA(50), b) HAp/PLLA((430)

Kompozitni biomaterijali HAp/PLLA sa PLLA obe molske mase su implantirani
- intraperitonealno miSevima. Intraperitonealna aplikacija se najCeSce koristi za Ispitivanje
-';-}:Jiokompa{ibilnosd, a peritonealna duplja je pogodna za ektopi€nu osteogenezu.'®

Na slici 336 prikazan je FT-IR kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(S0) i
HAp/PLLA(430) nakon 7 dana od implantiranja.
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Slika 3.36. FT-IR kompozitnog biomaterijala nakon 7 dana od implantiranja: a) HAp/PLLA(50),

b) HAp/PLLA(430)

FT-IR spektri blokova kompozitnog biomaterijala nakon 21 dana od implantiranja prikazani
su na slici 3.37. Pojava apsorpcione trake na 3420 cm’' pripisana je pojavi vezivnog koitanog

tkiva — kolagena.
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Slika 3.37. FT-IR kompozitnog biomaterijala nakon 21 dana od implantiranja: a) HAp/PLLA(50),
b) HAp/PLLA(430)

U cilju ispitivanja zamene praha autologne kosti sa kompozitnim biomaterijalom prah
autologne kosti je meSan sa kompozitnim biomaterijalom HAp/PLLA u masenom odnosu 50 : 50.
Na ovakav nacin dobijene su dve vrste kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50)/autologna kost i
HAp/PLLA(430)/autologna kost. FT-IR spektari ovih kompozitnih biomaterijala prikazani su na
slici 3.38.
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Slika 3.38. FT-IR kompozitnog biomaterijala: a) HAp/PLLA(50)/autologna kost, b)
HAp/PLLA(430)/autologna kost

Spektar dobijen koriSc¢emjem smeSe kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50) sa kostanim
prahom pre implantacije prikazan je na slici 3.38a. Analizom spektara kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(50) pre implantacije uofavaju se dve grupe apsorpcionh traka. Jedna grupa potiCe od
Cistog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50) a druga vrsta od funkcionalnih grupa dodatog
koStanog praha butne kosti singer miSeva. Na slici 3.38b prikazan je spektar dobijen meSanjem
-kompozitnng biomaterijala HAp/PLLA(430) sa koStanim prahom pre implantacije. I u ovom
sluaju uofavaju se apsorpcione trake od kompozitnog biomaterijala i dodatog koStanog praha.
Kostani prah se definiSe u najvecoj meri Sirokom apsorpcionom trakom na oko 3434 em’, kao i
ostrom apsorpcionom trakom na oko 1650 cm’'. Apsorpciona traka na oko 1650 cm’ potide od
v(C=0) vibracije. Ona predstavlja amid I traku, karakteristicnu za proteinske strukture. Siroka
apsorpciona traka na 3434 cm' potide od v(N-H) iv(OH) vibracija, koje su proteinske i
kolagenske prirode.

Sa kompozitnim biomaterijalima HAp/PLLA/autologna kost izvrSena je intraperitonealna
implantacija miSevima. Nakon 21 dana od implantiranja kompozitni biomaterijali su ekstrahovani 1
osuSeni. Na slici 3.39 prikazani su FT-IR spektri dobijeni od kompozitnog biomaterijala

HAp/PLLA /autologna kost sa PLLA obe molekulske mase nakon 21 dana od implantacije.
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Slika 3.39. FT-IR kompozitnog biomaterijala nakon 21 dana od implantacije: a)
HAp/PLLA(50)/autologna kost, b) HAp/PLLA(430)/autologna kost

3.4.2.1. Patohistoloska istrazivanja

U okviru ovih vrsta istraZivanja uradjene su patohistoloske analize tkiva sa implantima
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50) i HAp/PLLA(430), nakon 2, 7 i 12 nedelja od
intraperitonealne implantacije. Formirane su tri grupe Zivotinja. Prvoj grupi je implantirana
usitnjena kost, drugoj kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(50) i trecoj kompozitni biomaterijal
HAp/PLLA(430). Rezultati histopatoloskih istraZivanja prikazani su sa uveliCanjima od 200 i 400
puta.

Na slici 340 prikazana je slika implantirane kosti nakon 2, 7 i 12 nedelja od
implantiranja. Na slici 340a uofava se izmedu implantiranih partikula vidljivo prisustvo
inflamatornog éelijskog infiltrata i miladih krvnih sudova. Nakon 7 nedelja pored inflamatornih
¢elija i mladih krvnih sudova razvijen je i kolageni matriks Sto se uoCava na slici 3.40b. Nakon
12 nedelja prikazani rezultati na slici 3.40c ukazuju da su implantirane partikule periferno

infiltrovane kolagenim matriksom i celijama vezivnog tkiva.
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Slika 3.40. Implantirana kost: a) nakon 2 nedelje (200x), b) nakon 7 nedelja (200x), c) nakon
12 nedelja (400x)

Nakon 2, 7 i 12 nedelja implantirani kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(50) prikazan je
rezultatima na slici 3.41. Nakon 2 nedelje partikule implantata su medusobno odvojene infiltratom
koji se sastoji od inflamatornih delija i mladih krvnih sudova, 5to se uoCava sa slike 3.4la. Na
slici 341b vide se implantirane partikule u fazi resorbcije nakon 7 nedelja. Celijski infiltrat je
redukovan. DZinovske celije u vidu klastera ulaze u partikulu. Nakon 12 nedelja, prikazam
rezultati na slici 3.41c ukazuju na postojanje brojnih implantiranih partikula koje su medusobno
razdvojene uzanim trakama vezivnog tkiva. Na velikom broju partikula su prisutni znaci
resorbcije. Retke dZinovske celije se vide na periferiji implantiranih partikula. Implantiran

materijal je dobro proZet vezivnim tkivom.

Slika 3.41 Implantirani HAp/PLLA(50): a) nakon 2 nedelje (400x), b) nakon 7 nedelja (200x),
c) nakon 12 nedelja (200x)
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Na slici 342 prikazane su slike histopatoloskih istraZivanja nakon 2, 7 i 12 nedelja od
implantiranja kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430). Nakon 2 nedelje od implantiranja na
slici 342a vide se implantirane partikule razdvojene infiltratom od inflamatornih celija. Na ivici
partikula su prisutne mononuklearne celije koje su ponegde dZinovskog izgleda. UoCljivi su znaci
resorbcije implantiranog materijala. Na slici 3.42b, nakon 7 nedelja od implantiranja uoCava se
izmedu partikula infiltrat od inflamatornih delija i fibroblasta. Vide se partikule koje su velikim
delom reosrbovane. Ispod osteoklastoidnih celija koje su rasporedene u obliku pojasa. vide se
prazni prostori. Nakon 12 nedelja od implantiranja, prikazani rezultati na slici 3.42c pokazuju
brojne implantirane partikule proZete infiltratom fibroblasta i fibrocita medu kojima su mali krvni

sudovi. Osteoklastoidne celije se vide rasporedene u vidu pojasa na periferiji nekih partikula

Slika 3.42 Implantirani HAp/PLLA(430): a) nakon 2 nedelje (400x), b) nakon 7 nedelja
(200x), c) nakon 12 nedelja (200x)
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4. Diskusija rezultata
4.1 Diskusija rezultata sinteze i dobijanja kompozithog
biomaterijala HAp/PLLA

4.1.1 Sinteza HAp i PLLA

Na osnovu slike 3.1, rendgenostrukturnom analizom uzorka nakon termiCkog tretmana
(kalcinacije) utvrdeno je prisustvo dobro iskristalisane faze kalcijum-hidroksiapatita. Prisustvo
visoko kristalne forme HAp-a omogucava da prilikom in vivo istraZivanja gotovo ne dolazi do

bioresorpcije, jer se visoko kristalna forma HAp-a vrlo teSko resorbuje."

Dobijeni rezultati
rendgenostrukturne analize HAp u skladu su sa rendgenostrukturnim istrazivanjima HAp drugih
autora.'” Fina poroznost uofena na granuli HAp prikazana na slici 3.2 omogucava potencijalnu
penetraciju i Evriéi kontakt druge komponente u fazi dobijanja kompozita.

Mikrostruktura povriine PLLA zavisi od molske mase PLLA, 5to je i zapaZeno na slici 3.3
a i b. Povr§ina PLLA molske mase 50000 g/mol sa slike 3.3a je mreZaste i porozne strukture.

PLLA mollske mase 430000 g/mol sa slike 3.3b, poseduje glatkiju povrSinu, manje poroznu i

kontinualniju nego PLLA molske mase 50000 g/mol.

4.1.2 Kompaktiranje visoko poroznog HAp/PLLA

U zavisnosti od masenog udela PLLA u kompozitu, nakon presovanja na sobnoj
temperaturi, dobijene su razliite vrednosti kompresione C&vrstoce blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA.P* '*° Sa slike 34 uofava se da je maksimalna vrednost kompresione
Evrstoce dobijena za maseni udeo PLLA od 15%. U tabeli 3.1 prikazana je razlika zapreminskih
% od masenih % PLLA. Maksimalna dobijena kompresiona Cvrstoca za udeo PLLA od 5 mas%
(na osnovu tab. 3.1) definisana je zapreminskim udelom PLLA od 332 vol%. Humano kostano
tkivo poseduje viSi udeo nekeramicke l‘:n::'rm)cment-:e,.'ﬂ'n Za sva daljnja istraZivanja usvojeno je da
maseni udeo PLLA bude 20 mas% iz razloga da sintetisani kompozitni biomaterijal HAp/PLLA
ima zapreminski sastav blizak sastavu prosecnog kosStanog tkiva. Prema tabeli 3.1 ovakav sastav
poseduje teorijsku (bezporoznu) gustinu od 2,31 g/cm’. Vrednosti gustina u tabeli 3.1 dobijene su

raCunski za teorijski gust (neporozan) blok.
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Uticaj povecanja temperature presovanja na povecavanje vrednosti gustine i kompresione
Cvrstoce blokova je znatan. Ove zavisnosti su prikazane na. slici 3.5a i b. Relativna gustina
blokova predstavlja % teorijske (neporozne) gustine i na osnovu slike 3.5a uofava se da ona sa
povecanjem temperature presovanja raste. Zbog smanjenja poroznosti blokova ocekivati je da se
povecava kompresiona ¢vrstoca. Sa slike 3.5b uocava se da sa povecanjem temperature presovanja
kompresiona cvrstoca raste.

Povecanjem temperature presovanja sa 293 na 353 +£3 K na pritisku od 98.10 MPa i za
vreme presovanja od 15 minuta dobija se blok sa relativnom gustinom od 78.4% dok sa daljim
poveCanjem temperature presovanja od 353 na 457 +3 K blok ima relativnu gustinu od 962%.
Temperatura presovanja od 457 +3 K predstavlja tacku topljenja PLLA pa presovanjem na ovoj
temperaturi zahvaljujuci rastopljenom PLLA dolazi do njegovog lakSeg teenja i stapanja izmedu
HAp granula. Zavisnost gustine poli-l-laktida od temperature u intervalu od 341-445K prema
istraZivanjima Witzakea i saradnika prikazana je jednainom: '®

p(gcm‘3)=l.I45x[1+(0.0007391}{(T(“C)-15(}))]". (4.1)

Sa povecanjem temperature gustina polimera se smanjuje. Smanjenjem gustine PLLA
olakSano je teCenje PLLA oko granula HAp pod uticajem pritiska presovanja. Takode je olak3ano
1 potencijalna penetracija PLLA u poroznost granula HAp, §to omogucava pojavu "zabravljivanja”
komponenata, koja predstavlja osnovni fenomen u mehanickoj adheziji. Time je omogudeno
povecanje mehanickih osobina kompozita. Za temperaturu presovanja od 457K dobijeni su blokovi
sa relativnom gustinom 96 2% i kompresionom &vrstocom 70,7 MPa.

U tabeli broj 3.2 prikazani su rezultati dobijeni kompaktiranjem visoko poroznog
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA toplim presovanjem, uz promenu pritiska i vremena toplog
presovanja. U cilju ispitivanja uticaja pritiska i vremena toplog presovanja izvrSena su topla
presovanja na viSim pritiscima od 49,0-2943 MPa i sa vremenima od 15-60 minuta. Povecanje
pritiska toplog presovanja pri konstantnoj temperaturi i vremenu utife na povecanje relativne
gustine, kompresione Cvrstoe i modula elastiCnosti blokova, §to se uofava iz tabele 3.2. Pri
pritisku toplog presovanja od 2943 MPa dobijeni su blokovi sa relativnom gustinom od 98.7% i
kompresionom ¢Evrstocom od 83 MPa. Uticaj povecanja pritiska toplog presovanja na isti nacin
odrazava se i na modul elastiCnosti. Za pritisak toplog presovanja od 490 MPa dobijeni su
blokovi sa modulom elasti¢nosti od 124 GPa, dok se za maksimalni pritisak toplog presovanja od
2943 MPa dobijaju blokovi sa modulom elastiénosti od 1.68 GPa. [spitivanje -uticaja vremena

toplog presovanja izvrieno je pri konstantnoj temperaturi i pritisku toplog presovanja. Sa
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povedanjem vremena toplog presovanja relativna gustina blokova raste i dostize maksimalnu
vrednost od 99.6% za vreme od 30 minuta. Sa produZavanjem vremena toplog presovanja do 60
minuta vrednost relativne gustine se ne menja. Kompozit je za 30 minuta toplog presovanja
dostigao maksimalnu gustinu u ovoj vrsti eksperimenata. Najverovatnije je da je ovo maksimalna
vrednost relativne gustine koja se moZe posti¢i pri primenjenim parametrima toplog presovanja i
veli¢ini granula HAp, jer dalje povecanje vremena presovanja ili pritiska ne utie na povecanje
gustine. Poroznost koja zaostaje najverovatnije potiCe od unutraSnje poroznosti granula HAp i
nemogucnosti penantracije PLLA u zatvorene pore HAp. Medutim mada ne dolazi do promene
gustine produZenjem vremena toplog presovanja utiCe se na dalje povecanje kompresione Cvrstoce
i modula elastiénosti, §to je posledica i uticaja vremena toplog presovanja na konformacione
promene lanaca PLLA koje prouzrokuju promene u gipkosti (krutosti). Relaksacioni fenomeni
takode utiCu na dobijene rezultate, jer su oni vremenski zavisni. Kompresiona Cvrstoca blago raste
i za vreme toplog presovanja od 60 minuta dostiZe vrednost od 93,2 MPa. Dalje povecanje
vremena toplog presovanja najverovatnije utife i na fenomene koji se deSavaju u medufaznoj
povrdini izmedu HAp i PLLA. Najverovatnije je da dolazi do penetracije PLLA u porozne granule
HAp koja uti®e na povedanje mehanickih osobina i stvaranja mogucnosti uspostavljanja veza
izmedu komponenti. Poredenjem rezultata iz tabele 3.2 moZe se zakljuCiti da povecanje pritiska
presovanja ima manji uticaj nego povecanje vremena presovanja na gustinu 1 kompresionu
Evrstody 134136: 142-144

Blokovi kompozitnog biomaterijala dobijeni hladnim i toplim presovanjem analizirani su
SEM-om u cilju ispitivanja odnosa komponenata od uslova presovanja i prikazane su na slici 3.6.
Dodatkom hloroforma u koli¢ini od 30 mas% u kompozit i zatim njegovim presovanjem pri
pritisku od 98,1 MPa na sobnoj temperaturi dobija se testast materijal. Naknadnim uparavanjem
hloroforma nakon presovanja kompozit oévrsne i postiZe poroznost od 24%. Izgled povrsine loma
takvog kompozita prikazan je na slici 3.6a. U fazi PLLA uoCavaju se cilindri¢ne Supljine precnika
od 20-400 gm. U ovim Supljinama nalazio se hloroform tokom procesa presovanja koji je
naknadnim uparavanjem uklonjen. Kompaktiranjem kompozita presovanjem na sobnoj temperaturi
i 98.10 MPa u toku 15 minuta dobijen je kompozit sa izgledom povrSine prikazanom na slici
3.6.b. Velika poroznost (37%), uslovljava i veliku hrapavost pa je SEM analiza ovakvih uzoraka
pri uvedanjima veéim od 350x, oteZzana. Na slici 3.6b se uoCava da ne postoji bliski kontakt
- komponenti HAp i PLLA , ve¢ da izmedu njih postoji prazan prostor. Kao Sto je i oCekivano
poroznost sistema odrazila se na relativno nisku vrednost kompresione c&vrstoce. Povecanje
temperature presovanja sa 293 na 323x3 K uticalo je na smanjenje poroznosti i povecanje
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kompresione Cvrstoce u manjoj meri. Na prelomnoj povriini ovako dobijenih kompozita koja je
prikazana na slici 3.6¢ poroznost je znatna a nema ni znalajnijeg bliskog kontakta komponenti.
Daljim povecanjem temperature presovanja sa 323 na 353 3 K dobijen je kompozit &ija je
povrsina loma prikazana na slici 3.6d. Relativno sferna granula HAp-a obavijena je prevlakom
PLLA debljine oko 12um. Kontakt komponenti je relativno bliskiji ali izmedu granule HAp i
previake od PLLA uoCava se poroznost. Kao $to su i rezultati relativne gustine, kompresione
cvrstoce 1 modula elastiCnosti prikazan u tabeli 3.2, temperatura presovanja od 353 K rezultuje
dobijanju kompaktnijih kompozita sa viSim vrednostima kompresione &vrstoce.

Presovanjem na temperaturi topljenja PLLA od 457 +£3 K postiZe se dosta bliskiji kontakt
komponenti, Sto se i uoCava sa slike 3.6e. Izmedu granula HAp u srediSnjem delu nalazi se sloj
PLLA. Izgled povriine nastale lomom, ali pri vedem uveliCanju prikazan je na slici 3.6f. U
medufaznoj povrSini dolazi do formiranja veza najverovatnije fiziCkog tipa. UoCava se
uspostavljanje veza izmedu komponenti HAp i PLLA u obliku tankih mostova PLLA ka HAp. U
ovom sluCaju na uvecanjima preko 3500x, usled povecanja napona preko 10 kV dolazi do
povecanja energije primarnih elektrona kao i delimi¢ne apsorpcije energije primarnih elektrona od
strane PLLA. Ova pojava rezultira time S$to pri SEM analizi ovakvog tipa kompozitnog
biomaterijala pri naponima na anodi ve¢im od 10 kV i uvelianju od 3500x faza PLLA se topi i
onemogucava SEM analizu. Povecanje pritiska toplog presovanja se odrazilo na smanjenje
poroznosti 1 intimniji kontakt komponenti 3to se i vidi na slici 3.6g. U sredini izmedu dve granule
HAp nalazi se sloj PLLA prosecne debljine oko 10 um. Kontakt izmedu komponenti HAp i
PLLA je veoma blizak, ali na odredenim mestima ipak ima praznog prostora.

Izgled povrsine loma bloka dobijenog nakon 45 minuta toplog presovanja prikazan je na
slici 3.6h. UoCava se vrlo intiman kontakt komponenti HAp i PLLA, i pojava penetracije PLLA u

pore HAp. Dubina penatracije iznosi oko Ilpgm. Po

100 :
ol T=T, : mehanitkoj teoriji adhezije penatracija je od
80 .' primarnog znacaja za postizanje dobre adhezije.

Ovako dobijeni uzorak poseduje kompresionu

loca (MPa)
J

= Goj ¢vrstocu od 92.7 MPa. O¢igledno je da postoji
’fg v T<T,, il , direktna povezanost izmedu kompresione Cvrstode i
E- 401 . poroznosti odnosno gustine. Na slici 4.1 (na osnovu
2 3075 &0 85~ 80 s 100 rezultata iz tabele 3.2) prikazana je zavisnost

relativa gustima (%) :
kompresione  Cvrstoce od  relativne  gustine.

Slika 4.1. Kompresiona Cvrstoca u zavisnosti od relativne gustine'*
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Sa slike 4.1 uofava se da povecanje relativne gustine uslovljava povecanje . kompresione
gvrstode blokova. Prilikom presovanja na temperaturama koje su niZe od taCke topljenja PLLA
(T<T,) ova zavisnost sledi pravu sa manjim nagibom. Kada se toplo presovanje vrii na
temperaturi topljenja PLLA (T=T,) kompresiona &vrstoca izraZenije raste sa povecanjem gustine 1
ova zavisnost sledi pravu sa vecim nagibom.

U skladu sa rezultatima iz tabele 3.2 i SEM analizom blokova moZe se uproSceno prikazati
$ema dobijanja blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA iz HAp i PLLA, kompaktiranjem

toplim presovanjem. Na slici 4.2 prikazana je upro$cena 3Sema dobijanja blokova kroz V

Szupnjeva.m

Stupanj I odgovara sistemu koji je
dobijen meSanjem HAp i Cvrstog PLLA.
Presovanjem na hladno dobijamo kompozit
koji odgovara stupnju L Daljim
presovanjem, ali na toplo preko stupnjeva III
i IV dolazi se do kompozita prikazanog
stupnjem V, koji je neporozan. UnoSenjem
granula HAp u predhodno rastvoreni PLLA u
hloroformu, a zatim uparavanjem smeSe HAp
i rastvorenog PLLA je dobijeno stanje koje
najvise odgovara stanju izmedu stupnjeva II i

V III. Iz ovih razloga PLLA se pre meSanja

potpuno rastvara hloroformom pa tek onda

meSa sa granulama HAp. Na ovakav nacin

|
|
I
G dobijen je kompozit kod koga stupnjevi [ i I
Slika 4.2. Uproséena Sema dobijanja blokova skoro ne postoje, a pofetni stupanj je stupani

HAp/PLLA kompozitnog biomaterijala'* m

Na slici 3.7. prikazana je zavisnost kompresione <Cvrstoce razliCitih kompozitnih
biomaterijala HAp/PLLA od molske mase PLLA. kao i dodatka kolagena.

Kao 5to se i uofava sa slike 3.7 svaki kompozit poseduje sebi svojstvenu kompresionu
Cvrstocu. Najvisa vrednost kompresione Cvrstoce od 70,7 MPa zabelezena je kod kompozita (Bl)

u kome je polimerna komponenta PLLA molske mase 430000 g/mol, a najniZa od 9 MPa sa
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smeSom (B6) PLLA molske mase 50000 g/mol i kolagena. Biomaterijal sa PLLA (B35) molske
mase 50 000 g/mol ima niZu kompresionu &vrstocu nego sa PLLA molske mase 430000 g/mol.
Oc¢igledno je da molska masa a time i duZina lanaca ima presudnu ulogu u vrednostima
kompresione Cvrstoce. Sa viSom molskom masom i duZim lancima dobijene su viSe vrednosti
kompresione &vrstode i obrnuto.”™® U sluaju kombinacija polimera razli€itih molskih masa (B2,
B3 i B4) dobijene vrednosti kompresionih Evrstoca nalaze se u opsegu naznaCenih (od 9-707
MPa).

Mikrostruktura povrSine razmatranih kompozita (B1-B6) analizirana je SEM-om, a izgled
povriina prikazan je na slici 3.8. Prelomne povriine kompozitnih biomaterijala sa PLLA molskih
masa 50000 i 430000 g/mol (3.8a i c) su vrlo slicne. Na obe slike moZe se u centralnom delu
uoCiti granula HAp oko koje se nalazi PLLA. Sme§a PLLA molskih masa 430000 i 50000 g/mol
obavija granulu HAp, §to se moZe uoCiti sa slike 3.8b. SmeSa PLLA razliCitih molskih masa
poseduje relativno visoku hrapavost, pa je SEM analiza ovih povrSina bila oteZana. Na povrSini
kompozitnog biomaterijala B6 uoCavaju se ostrvske i pahuljiCaste nakupine kolagena, Sto se 1
uocava sa slike 3.8d. Kolagen je nasumice rasporeden po povriini PLLA, a naCin kompaktiranja
omogucio je njegovo izdvajanje 1 egzistenciju kao posebne, jasno izraZene komponente.
Poredenjem mikrostruktura prikazanim na slikama 3.8a, b, ¢ i d moZe se izdvojiti mikrostruktura
kompozita B6, koja predstavlja trokomponentni kompozit a safinjena je od HAp, PLLA i

pahulji€astih nakupina prirodnog biomaterijala kolagena.

4.1.3 Uticaj rastvarac¢a na dizajniranje kompozitnog biomaterijala

U zavisnosti od upotrebljenog rastvarata PLLA pri istim parametrima procesiranja i toplog
presovanja dobijeni su blokovi kompozitnog biomaterijala sa razli¢itim osobinama. Za rastvaranje
PLLA upotrebljeni su 1-metilen hlorid, 2-hloroform i 3-benzen. Najmnja poroznost (slika 3.9a)
registrovana je prilikom upotrebe metilen hlorida kao rastvarata, a time i najvifa vrednost
kompresione Cvrstode (slika 3.9b). NajviSa vrednost poroznosti zabeleZena je kod upotrebe
benzena, a pri upotrebi hloroforma kao rastvarata dobijena poroznost i kompresiona &vrstoca
nalaze se izmedu vrednosti za metilen hlorid i benzen. Kao 3to je i ofekivano sa manjom
poroznoscu kod svih sistema dobijaju se blokovi sa viSim vrednostima kompresione &vrstoce.

Razlog za uticaj vrste rastvarata na poroznost a kasnije i kompresionu &vrstocu moZze biti

razli€it. Mnogi faktori utitu na rastvaranje PLLA, adsorpciju na povrSini HAp tokom vakuum
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uparavanja, kvaSenje povriine HAp itd. Sigurno je da primenjeni razliiti rastvaraCi razliCito
interaguju sa PLLA (interakcioni parametar y). Tokom rastvaranja PLLA u zavisnosti od nacina
interakcija sa rastvaradem lanci polimera mogu se vrlo razli€ito ponaSati.'”® Poroznost i hrapavost
povriine HAp-a ima bitnu ulogu za natin i vrstu adsorpcije polimera na njenoj powﬁini.m Svi ovi
fenomeni rezultiraju razli¢itom porozno$éu i kompresionom Evrstoom Koja je registrovana.

Iz ovih razloga ispitan je jedan od niza faktora koji bi mogli da uslovljavaju dobijene
rezultate a to je ugao kvadenja HAp. Ugao kvasenja HAp umnogome zavisi od hrapavosti njegove
povr§ine. Sa povecanjem hrapavosti povecava se greika merenja ugla kvasSenja, pa je neophodno
da ispitivana povriina bude 3to viSe glatkija.”" '"* U cilju dobijanja glatke povrSine, Cestice HAp
su nakon presovanja sinterovane i naknadno sukcesivmno polirane. Mikrostruktura presovanih
Cestica HAp prikazana je na slici 3.10a i b. Na povriini tablete kao i u njenoj unutra$njosti
uotava se poroznost, a Gestice HAp su nakon presovanja aglomerisane. Nakon sinterovanja uotava
se smanjenje poroznosti, povecanje zrna HAp koje se tokom sinterovanja sjedinjavaju Sto se i
uocava na slici 3.10d. Povriina tablete nakon sinterovanja i poliranja je glatkija i manje porozna
nego pre (slika 3.10a). Naznafeni fenomeni su oCekivani i predstavljaju klasicne fenomene
sinterovanja.

Dobijene vrednosti ugla kvaSenja (tabela 3.3) zbog koriScenja ne standardne metode ne
predstavljaju apsolutne vrednosti ugla kvasenja HAp sa razliCitim rastvorima PLLA. U ovoj vrsti
eksperimenta definisan je trend promena ugla kvaSenja u zavisnosti od koriScenog rastvaraca.
Ugao kvaSenja je najmanji prilikom upotrebe metilen hlorida, a njegova relativno mala vrednost
od oko 15° ukazuje da je kvaSenje dobro. Najviia vrednost ugla kvaSenja zabelezena je prilikom
upotrebe benzena kao rastvaraca. Trend povecanja ugla kvaSenja ukazuje na smanjenje kvasljivosti
povriine HAp, tako da se najveca kvaSljivost postiZe sa metilen hloridom, a najmanja sa
benzenom. Ova zavisnost je u skladu sa dobijenom zavisnoi¢u poroznosti i kompresione Cvrstoce
od vrste upotrebljenog rastvaraca. Mada se najbolje vrednosti poroznosti i kompresione ¢vrstoce
postiZu uz upotrebu metilen hlorida kao rastvarfa, sva dalja istraZivanja sprovedena su uz

koris¢enje hloroforma kao relativno prihvatljivog rastvaraca.
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4.1.4 Uticqj toplog presovanja na strukturu HAp, PLLA |
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

Na slici 3.11a prikazan je DTA dijagram d&istog HAp koji ukazuje da u ispitivanom
temperaturskom intervalu ne dolazi do pojave fizicko-hemijskih procesa pracenih promenom
entalpije. HAp je stabilan 3to se i moglo ofekivati jer je dobijen kalcinacijom na 1100°C. Na
DTA dijagramu PLLA (3.11b) uoCavaju se dva endotermna procesa pracena promenama entalpije.
Maksimum otklona DTA krive prvog procesa nalazi se na 176°C, a drugog na 375°C. Prva
promena sa maksimumom otklona na 176°C odgovara faznom prelazu tobijenja i u skladu je sa
poznatim DSC istraZivanjima drugih autora.” Na istoj slici uofava se na temperaturi od 280°C
poletak degradacionog procesa. Maksimum DTA krive uoCava se na 375°C. TGA istraZivanja P.
Cornellsa i saradnika utvrdila su da PLLA pocinje termi¢ku degradaciju ve¢ na temperaturama od
190°C, dok se izraZena degradacija sa maksimalnom brzinom degradacije odvija u temperaturskom
opsegu od 300-370°C (pri brzini grejanja od 10°C/min)."”” Otklon DTA krive (slika 3.11b) sa
izraZzenim pikom na 375°C definiSe termiCku degradaciju, koris¢enog PLLA.

Mikrostruktura povrSine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pre toplog presovanja koja
je prikazana na slici 3.13a ukazuje na postojanje visoke poroznosti sistema. Povecanjem
temperature, gustina polimera PLLA se smanjuje.® Na temperaturi od 185°C (458K). PLLA se
nalazi u rastopljenom stanju sa smanjenom gustinom u odnosu na stanje koje poseduje na sobnoj
temperaturi. Pod uticajem poviSenog pritiska od 98,1 MPa PLLA fino oblaZe Cestice HAp i
relativno uniformno se rasporeduje oko Cestica HAp. Ostvarena relativno uniformna raspodela
HAp u matrici od PLLA uocCava se i na SEM snimku prikazanom na slici 3.13b, odakle se moZe
zakljuciti da su Cestice HAp fino rasporedene u matrici od PLLA.

Na slici 3.15 prikazan je DTA dijagram kompozita C3-0, C3-15 i C3-45. DTA kriva
kompozita C3-0 sa slike 3.15 potie od visoko poroznog kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(100) koji nije kompaktiran toplim presovanjem. Uoava se endotermni pik na oko
176°C koji odgovara topljenju, nakon Zega sledi drugi endotermni pik na oko 375°C uslovljen
degradacijom polimera. Pojava gasovitih komponenata uoava se u intervalu od 460-500°C. DTA
kriva kompozita C3-15 koji je dobijen kompaktiranjem toplim presovanjem tokom vremena od 15
minuta prikazana je na istoj slici. Toplo presovanje je izvreno na temperaturi od 185°C koja je
nesto visa od temperature topljenja PLLA (T,). Na krivoj se uofava endotermni pik koji potite

od toplienja na oko 176°C kao i drugi endotermni pik na oko 375°C. Za razliku od krive
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kompozita C3-0 na ovoj krivoj uofava se viSe ostrih i duZih otklona koji se registruju u intervalu
od 280-335°C, a poti€u od nastalih gasovitih komponenti. Toplim presovanjem pri T>T,, tokom 15
minuta doSlo je do delimiéne rezgradnje PLLA. Kompaktiranje toplim presovanjem dovelo je do
delimi¢ne razgradnje u osnovnom lancu PLLA, 3Sto rezultira u stvaranju gasovitih proizvoda vec
na 280°C. Kriva kompozita C3-45, na slici 3.15. potie od kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(100) dobijenog kompaktiranjem toplim presovanjem tokom 45 minuta. UoCava se da
je DTA kriva sastavljena od niza otklona sa postojanjem ve¢ razmatranih na 176°C i 375°C. U
poredenju sa drugim krivama, pojava viSe pikova potie od prisustva niza proizvoda razgradnje
PLLA.

PLLA je termicki vrlo osetljiv polimer. Njegovu termifku stabilnost neophodno je
definisati radi odredivanja optimalnih parametara njegove prerade u odnosu na Zeljena krajnja
fizicko-hemijska svojstva. Tokom termifke degradacije polimera u najvecoj meri dolazi do
raskidanja veza u osnovnom lancu §to rezultira u stvaranju oligomernih fragmenata koji dalje
podle7u degradaciji.”* ' Posledica ovog procesa je smanjenje molske mase polimera, a u
kasnijim fazama degradacije nastaju monomeri i gasoviti produkti. Uz pomoc planarne
konformacije PLLA i njegove osnovne strukture koja je definisana kao (-O-CH(CH,)-CO-), moZe
se predpostaviti gde dolazi do raskidanja veza u osnovnom lancu.* Termitka degradacija PLLA je
jednostepeni proces sa kinetikom reakcije prvog reda.”’ Prema predloZenom modelu 1. McNeil-a i
H. Lepier-a termiCke degradacije PLLA, kao krajnji produkti dobijaju se cikli¢ni oligomeri. laktid,

acetaldehid i ugljen monoksid."* '’

Proces termiCke degradacije diktiran je Krajnjim OH grupama
koje “napadaju” osnovni lanac, koji se pod uticajem termiCke energije uvija. Na temperaturama
koje su vede od 230°C moZe zapodeti ovakva vrsta reakcije.”” U svakoj od ovih reakcija OH
grupa se regeneriSe i proces se nastavlja. U zavisnosti od mesta gde dolazi do “napada” OH grupe
u osnovnom lancu dobijaju se razlifiti proizvodi. Proces konsolidacije toplim presovanjem pored
poviSene temperature KarakteriSe se povecdanim pritiskom sistema u funkciji vremena.
SaopsStavanjem mehaniCke energije sistemu dolazi do degradacije polimera po mehanizmima koji
dovode do smanjenja duZine lanaca i molske mase polimera.” Polimer (statistiko klupko) PLLA
se tokom toplog presovanja deformiSe i pod uticajem pritiska dovodi u blizak kontakt sa
komponentom od HAp-a. Usled toga dolazi do smanjenja poroznosti sistema, §to za posledicu ima
direktno povecanje kompresione Cvrstoce. Nakon $to se sistem dovede do stanja maksimalne
gustine (minimalne poroznosti), dalje produZavanje vremena delovanja poviSene temperature i
pritiska dovodi do promena u okviru PLLA na granici sa HAp-om. Povecani pritisak dovodi do
deformacija u stistickom klupku PLLA. Dolazi do razaranja hemijskih veza na statistitkim
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odredenim mestima i formiranja linearnijih formi. Linearnije forme mogu se rekombinovati i tako
moZe do¢i do poboljSavanja odredenih mehanickih osobina.”’ Vreme delovanja se pored ostalih
faktora pokazuje kao bitan faktor od koga zavisi stepen termiCke i mehaniCke degradacije a u
ovom slucaju moZe se definisati kao veme za koje polimer pod uticajem temperature i pritiska
menja svoju strukturu i osobine. Na slici 3.16 prikazani su TGA rezultati koji su u skladu sa
DTA ispitivanjima. Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA dobijen nakon 45 minuta toplog
presovanaja pokazao je najmanju termiCku stabilnost u poredenju sa drugim. Kao Sto je i
naznafeno sa povecanjem vremena toplog presovanja utiCe se na smanjenje toplotne stabilnosti
PLLA u okviru HAp/PLLA. Najvecu toplotnu stabilnost pokazao je Cist PLLA koji nije toplo
presovan, $to je i prikazano na slici 3.16.

Vremenska zavisnost delovanja povidene temperature i pritiska koja dovodi u prvom redu
do raskidanja veza u osnovnom lancu PLLA ogleda se u smanjenju molske mase. Odredivanjem

molske mase PLLA uzoraka A, B i1 C dobijeni su rezultati prikazani u tabeli 4.1.

Tabela 4.1. Molska masa PLLA uzoraka A, B i C'*

Uzorak A || B C
Molska masa PLLA 100000 41000 - 42000 12000 — 13000
L (g/mol)

Toplim presovanjem nakon 15 minuta dobijen je kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sa
PLLA molske mase 41000-42000 g/mol. ProduZenjem vremena toplog presovanja dolazi do daljeg
smanjenja molske mase PLLA, pa se nakon 45 minuta dobija kompozitni biomaterijal HAp/PLLA
sa PLLA molske mase 12000-13000 g/mol.

Tokom konsolidacije toplim presovanjem kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA dolazi do
termo-mehanicke destrukcije koja se manifestuje na promene u strukturi i osobinama PLLA.

Difrakcioni spektri PLLA, dobijenih potpunim rastvaranjem u hloroformu i hladno
presovanih (sl. 3.17a), pokazuju njegov karakteristican izgled na kome pored 3irokog pika
svojstvenog za odziv amorfne faze dominira difrakciona linija na 16,89°, kao i tri manje izraZene
na 1541% 19,11° i 2243°. Istovetni rezultati su u skladu sa rendgenostrukturnim ispitivanjima
PLLA i drugih autora.”

U skladu za fitovanim rendgenostrukturnim rezultatima koji su prikazani na slici 3.19
kompjuterskom analizom do§lo se do podataka o naznafenim pikovima koji poticu od HAp i

PLLA.
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Pik broj 1 koji se nalazi na uglu od 16,7° pripada PLLA, dok pikovi 2 i 3 poticu od HAp.

U tabeli broj 4.2, a u skladu sa sl. 3.19 prikazane su vrednosti pikova 1, 2 i 3 koji poti¢u od

kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pre i nakon 60 minuta toplog presovanja.

Tabela 4.2. Osnovne numeritke vrednosti pikova

L oznaka broj pika | poloZaj centra §irina na % povriine
materijala _|l__poluvisini
HAp/PLLA 1 16,66 0,400 64,80
pre toplog 2 [ 16 87 0,118 14 33
presovanja 3 [ 16 91 0,135 20,85
HAp/PLLA 1 | 16,66 | 0,325 3113
nakon 60 min 2 | 16 87 | 0,141 28,11
top. presovanja | 3 [ 16 91 0,148 Ii 34,15 i

Poredenjem slika 3.19a i b i vrednosti iz tebele 4.2 uoCava se smanjenje intenziteta kao i
promena oblika pika broj 1, koji potiCe od PLLA. Analizom rezultata prikazanih u tabeli 4.2,
uoCava se da pik broj 1 uCestvuje u ukupnoj povrSini tripleta sa 64,8 %. Nakon toplog presovanja
od 60 minuta povrSina mu se smanjuje za 1,6 puta i to na 37,7 %. Takode oblik pika se menja,
tako da njegova Sirina na poluvisini pre toplog presovanja iznosi 0400 nm, a nakon 60 minuta
toplog presovanja ona je 0,325 nm. Navedeni rezultati ukazuju da tokom toplog presovanja dolazi
do znaCajne promena kristaliniCnosti PLLA. Nakon 60 minuta toplog presovanja dolazi do
smanjenja kristaliniCnosti PLLA, a samim tim potencijalno se povecava njegova bioresorbilnost u
mn vivo uslovima.

Da bi se dobila potpunija analiza uoCene kvantitativne promene stepena kristalini¢nosti, sa
vremenom toplog presovanja, uradena su DSC ispitivanja koja su prikazana na slikama 3.20 i
3.21. Sumarnim posmatranjem DSC krivih (slika 3.21), i pored izvesnih sliénosti, uofavaju se
znaCajne promene u obliku, mestu nastajanja i povrSini pikova topljenja kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA zavisno od uslova procesiranja.

Registrovan je uticaj vremena toplog presovanja na temperaturu topljenja. entalpiju
topljenja i stepen kristalini¢nosti PLLA. Stepen kristalini¢nost polimera (. je izrafunat kao
kolinik entalpije topljenja AHqy, i entalpije toplienja 100% kristalinicnog PLLA koja iznosi 93,7
Jig 1®
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U tabeli broj 4.3 prikazani su dobijeni rezultati za temperature topljenja T, entalpije

topljenja AHpy i stepene kristalini¢nosti %, Cistog PLLA kao i PLLA u okviru kompozitnog

biomaterijala pre 1 nakon 30 i 60 minuta toplog presovanja, a na osnovu slike 3.20.

Tabela - 4.3. Osobine PLLA dobijene analizom DSC ispitivanja za brzinu grejanja 20 K/min

Uzorak T (K) AH (J/g) Xe (%)

PLLA 4517 50,2 53,5

HAp/PLLA pre toplog presovanja 450,9 44 1 46.9
HAp/PLLA 30 min toplog presaovanja 447 8 45,3 B 48,3
HAp/PLLA 60 min toplog presovanja 4452 32,4 @ 34,5

Na osnovu slike 3.21 i tabele 4.3 uticaj toplog presovanja na naznafene osobine PLLA u
okviru kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA takode se uoCavaju. Nakon 30 minuta toplog
presovanja visoko poroznog HAp/PLLA dobijen je kompaktniji kompozitni biomaterijal (sa PLLA
Cija je T,=4478 K, AHp=453 J/g i x=483 %). Tokom toplog presovanja usled smanjene
gustine 1 lakSeg teCenja PLLA oko Cestica HAp, a pod dejstvom poviSenog pritiska dolazi do
smanjenja poroznosti i poboljSanja mehanic¢kih osobina. Usled delovanja termo-mehanickih faktora
tokom toplog presovanja dolazi do kidanja lanaca a time i smanjenja molske mase PLLA. Ovo de
se odraziti na promenu stepena kristaliniCnosti (koji je neSto veci u slu€aju kristalizacije
HAp/PLLA dobijenog toplim presovanjem od 30 minuta) i temperature topljenja datog kompozita.

Toplo presovanje od 60 minuta ima najizraZeniji uticaj na osobine analiziranog PLLA u
okviru kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Nakon 60 minuta toplog presovanja dobijen je
HAp/PLLA sa PLLA kod koga je T,=4452 K, AHpn=324 J/g i ¥=345 %. Dobijena entalpija
toplienja 1 stepen kristaliniCnosti su znafajno manji nego u slucaju nepresovanog kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA, kao i onog koji je dobijen nakon 30 minuta toplog presovanja. Ovi
rezultati su u skladu sa ranije prikazanim WAXS ispitivanjima. Nakon 30 minuta toplog
presovanja dobijeni su blokovi sa porozno$¢u od 14 * 02%. Toplim presovanjem nakon 60
minuta dobijeni blokovi poseduju gustinu koja je bliska potpuno gustom stanju sa poroznoicu od
04 £ 02%. Pored ranije navedenih faktora, najverovatnije je da i postojanje poroznosti utie na
mehanizam  kristalizacije i registrovane promene entalpije topljenja i stepena kristalini¢nosti.
Osobine PLLA kao §to je molska masa, toplotni kapacitet, gustina, veli¢ina kristalita i njegova

perfekcija imaju uticaja na promene T, a njihov uticaj nije bio predmet ovih istraZivanja.'*
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Mogucénost smanjenja kristalini¢nosti PLLA komponente pod uticajem visokog pritiska u
prisustvu Cestica HAp naznaCen je i od strane drugih autora. Utvrdeno je da dolazi do smanjenja
kristalini¢nosti PLLA u odnosu na &ist, i formiranja vecih amorfnih regiona tako Sto Cestice HAp
pod uticajem pritiska utiCu na razdvajanje i smanjenje kristalnih regiona PLLA e

‘U poredenju sa ¢&istim PLLA, PLLA iz kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA na
temperaturama do 200°C pokazuje vecu stabilnost, Sto se i uoCava na slici 3.22. Razlog ovome se
u najvecoj meri obja$njava time da Cestice HAp koje se nalaze u kompoizitu sa PLLA
predstavljaju barijeru u prenosu toplote kao i Supljine koje uslovljavaju poroznost sistema zbog
razlike u koeficijentima prolaza toplote.® Zbog nestacionarnosti provodenja toplote u
posmatranom temperaturskom intervalu Cestice HAp i poroznost uslovljavaju postojanje prividno
vee vrednosti termifke stabilnosti PLLA. Nakon 200°C pri brzini grejanja od 20°C/min
najverovatnije dolazi do stacionarnijeg prenosa toplote kroz uzorak i termiCke degradacije PLLA
do potpunog gubitka mase. Termicka stabilnost analiziranih PLLA iz kompozita je razliCita i ona
se smanjuje sa povecanjem vremena toplog presovanja. Najmanju stabilnost pokazuje PLLA i1z
kompozitnog biomaterijala koji je dobijen nakon 60 minuta toplog presovanja. 100 % gubitak
mase ovog PLLA je registrovan na temperaturi od 360°C. NajviSu stabilnost poseduje Cisti PLLA
¢iji 100 % gubitak mase se registruje na 435°C (slika 3.22).

Spektar kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA pre toplog presovanja saCinjen je od
spektralnih linija koje poti€u od konstitutivnih komponenti HAp i PLLA. PLLA se karakteriSe
apsorpcionom trakom na 1760 cm’ koja potite od valentnih vibracija (C=0) grupe,
deformacionim vibracijama na 1386 i 1453 cm’ od (CH,) grupe i valentnim vibracijama na 2986
i 2933 cm' od (C-H) grupe. HAp karakteriSe triplet apsorpcionih traka na 626, 600 i 566 cm’
koje potiéu od (OH) grupa, dublet na 1093 i 1040 cm’ od (PO,) grupa i apsorpciona traka na
3573 cm’ koja potice od (OH) grupe.*” ™' Nakon toplog presovanja na 459K tokom 30 i 60
minuta, na osnovu IR spektara prikazanih na slici 3.24 moZe se uofiti da nije doSlo do formiranja
novih komponenti i nestanka PLLA. Promene koje su se deSavale u PLLA tokom 30 i 60 minuta
toplog presovanja uglavnom su vezane za ranije definisano smanjenje molske mase 1 promena
taCke i entalpije topljenja kao i stepena kristalinicnosti. Na osnovu IR analize, kao i predhodnih
WAXS i DSC merenjima utvrdeno je da nije doSlo do kvalitativnih promena tokom toplog
presovanja i da kompozitni biomaterijal HAp/PLLA nakon 60 minuta toplog presovanja u sebi

sadrZi konstitutivne komponente HAp i PLLA sa kontrolisanim promenama. \
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4.1.5 Uticaj toplog presovanja na povecavanje mehanickinh .

osobina kompozithog biomaterijala HAp/PLLA

Varijacijom osnovnih parametara toplog presovanja dobijen je Citav spektar blokova
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa razligitim osobinama.”* '*®

Gustina tj. poroznost blokova uslovljava mehaniCke osobine, kao Sto su kompresiona
&vrstoda i modul elastinosti. Nesumljivo je da postoji uzajamna zavisnost ove tri veliCine. Uticaj
poroznosti na mehanitke osobine je poznat i definisan, tako Sto sa smanjenjem poroznosti rastu
mehanicke karakteristike. Na slici 3.25. prikazana je relativna gustina blokova kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA dobijenih za razli¢ita vremena, toplim presovanjem. Kod svih vrsta
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA uofava se da sa povecanjem vremena toplog presovanja
raste relativna gustina. Dve grupe krivih na sl. 325 se uoCavaju. Prvu grupu, predstavlja
kompozitni biomaterijali HAp/PLLA sa veli¢inom HAp granula od 0,5-0,7mm (C5-C8), a drugu
sa HAp Cesticama veli¢ine oko 100 nm (C1-C4). U slucaju kompaktiranja kompozita sa prahom
HAp (C5-C8) vec posle 30 minuta dobijaju se blokovi sa maksimalnom gustinom od 99.6%, koja
se ne menja i nakon 60 minuta toplog presovanja. U slu€aju kompaktiranja kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA sa HAp granulama (C5-C8) maksimalna gustina iznosi 98 4% nakon 60
minuta toplog presovanja. Uocena razlika izmedu maksimalnih gustina kompaktiranih blokova
posledica je postojanja odredene poroznosti prisutne u granulama HAp.

Zavisnost kompresione Cvrstoée od vremena toplog presovanja prikazana je na slici 3.26.
Kod svih vrsta kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa povecanjem vremena toplog presovanja,
povecava se kompresiona &vrstoca. Sistem sa manjim Cesticama HAp od oko 100nm i PLLA
molske mase 430000 g/mol (Cl), u odnosu na druge sisteme, pokazuje najviSe vrednosti
kompresione Cvrstoce, koja za 60 minuta toplog presovanja dostiZe vrednost od 1400 MPa.
Poredenjem rezultata kompresione Cvrstode kompozitnih biomaterijala C1-C8 uofava se uticaj
veli€ina Cestica HAp, molske mase PLLA, pritiska i temperature toplog presovanja na mehaniCke
osobine. Sa manjim Cesticama jednog te istog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA (C2 i C6), a
pri istim uslovima pritiska i temperature kompaktiranja dobijaju se viSe vrednosti kompresione
Cvrstoce.

Za iste uslove kompaktiranja i istu veli¢inu Cestica, uoava se postojanje uticaja molske
mase na kompresionu Cvrstou materijala. Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sa PLLA vise

molske mase (C2 i C4) pokazuje viSe vrednosti kompresione Evrstode od sistema kod koga je
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PLLA niZe molske mase. Promena pritiska toplog presovanja takode ima uticaj na dobijenu
kompresionu &vrstocu blokova. Kompresiona &vrstoca iste vrste kompozitnog biomaterijala (C3 i
. C6) kompaktiranog pri istim uslovima toplog presovanja, ali na razliCitim pritiscima je razlicita.
Kod kompaktiranja vrienog na viSem pritisku (C5) dobijene su i viSe vrednosti kompresione
tvrstoée (od C6). U navedenim sluajevima kompaktiranje je vrieno na temperaturi topljenja
polimera PLLA. Kompoziti C1 i C3 su kompaktirani na temperaturi koja je za 10K visa od
temperature topljenja datog polimera. Blokovi kompozitnog biomaterijala kompaktirani na ovim
ternperaturama poseduju viSe vrednosti kompresione &vrstode (Cl i C3), nego isti dobijeni pri
niZoj temperaturi (C2 i C4).

Na slici 3.27 prikazani su moduli elasticnosti blokova kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA. Najvi§si moduli su zabeleZeni kod blokova koji imaju najviSe vrednosti kompresione
Gvrstode i relativne gustine (C1) i nakon 60 minuta kompaktiranja on iznosi 10,0 GPa. Najnize
vrednosti modula su zabeleZene nakon kompaktiranja blokova sa najniZim vrednostima
kompresione Cvrstode i relativne gustine. Na primer, nakon 60 minuta toplog presovanja
kompozita C8 dobijeni su blokovi sa modulom elastiCnosti od 5,7 GPa. Povecanje modula
elastiCnosti posledica je i konformacione promenljivosti lanaca PLLA, odnosno gipkosti (krutosti).
Fenomeni relaksacije lanaca PLLA koji su vremenski zavisni, takode utiCu na ove promene.

Na slici 328 a prikazana je mikrostruktura prelomne povriine kompozita CI pre toplog
presovanja. UoCava se matriks od PLLA u kome su smeStene medusobno odvojene Cestice HAp.
Jedna &estica HAp radi uocavanja je zaokruZena krugom. Polimerni PLLA matriks ima porozan 1
mreZast oblik, sa sfernim porama, koje biomaterijalu daju visoku poroznost. Kod kompozita C7
pre toplog presovanja granule HAp su takode smeStene u kontinualnu matricu od PLLA,
prikazanu na slici 3.28b. Za razliku od slike 3.28a, ovde je HAp komponenta sa znatno vecom
veli¢inom Cestica i safinjena je od granula veli¢ina 0,5-0,7 mm. Granule su smeStene u matricu
od polimera PLLA i medusobno su odvojene. Tokom kompaktiranja toplim presovanjem dolazi do
smanjenja poroznosti sistema i intimnijeg kontakta komponenata HAp i PLLA. Poito se toplo
presovanje odigrava na temperaturama koje predstavljaju temperaturu topljenja PLLA,
kompaktiranje je olakSano s obzirom da je PLLA rastoplien, a komponente se tokom vremena
pribliZavaju jedna drugoj. Na slici 3.28¢ prikazana je mikrostruktura prelomne povrSine kompozita
C7. dobijenog tokom 15 minuta toplog presovanja. Uofava se deo granule HAp (u desnom delu
slike) i polimer PLLA koji u gornjem delu granule je prekriva. PLLA nije u bliskom kontaktu sa
HAp, Sto se i uofava kao delimino prazan prostor oznaCen strelicom na medufaznoj povrsini
HAp-PLLA. Nakon toplog presovanja kompozita C7 tokom 15 minuta nije doflo do potpuno
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intimnog kontakta konstitutivnih komponenti $to se je i odrazilo na ranije pomenutu gustinu 1
kompresionu &vrstocu od 95% i 54,8 MPa (slika 325 i 3.26). Na slici 3.28d prikazana je
mikrostruktura kompozita C3 nakon 15 minuta toplog presovanja. Sa slike se uoCavaju pore
proseénog pre¢nika oko 400 pm koje su nasumice rasporedene u unutra$njosti. Slika 3.28e
prikazuje deo PLLA koji je nakon 30 minuta toplog presovanja kompozita C7, oCvrsnuo na
granuli HAp. Na slici 3.28f prikazana je mikrostruktura kompozita Cl, nakon 60 min toplog
presovanja. Gotovo bezporozan sistem gustine 99.6%, sa kompresionom Cvrstocom od 140 MPa
daje mikrostrukturu prelomne povrSine sa dosta bliskim kontaktom HAp Cestica 1 PLLA. Sferne
Cestice HAp su smeStene u matricu od PLLA, a jedna Cestica radi uoCavanja HAp je zaokruZena
krugom. Cestice HAp su u poredenju sa slikom 3.28a dosta bliskije, §to se i odrazilo na
smanjenje poroznosti i povecanje kompresione Cvrstoce. Prilikom kvalitativne analize svih
mikrostruktura dobijenih SEM-om koriséen je EDX sitem, koji je potvrdio raspored komponenata
HAp i PLLA.

Kao 3to je i naznafeno u ovim istraZivanjima dobijene su maksimalne vrednosti
kompresione Cvrstoce koja je bliska kompresionoj C&vrsto¢i prirodnih kostiju. Odredene grupe
autora su na istim ili sliCnim sistemima ostvarile sintezu blokova sa dosta razliitim vrednostima

maksimalne kompresione Cvrstoce, $to se moZe uociti iz tabele 4.4.

Tabela 4 4. Kompresiona ¢vrstoca maksimalno ostvarena do sada HAp/polimer kompozitnih

biomaterijala
kompozit kompresiona Evrstoca (MPa) autor, referenca

HAp/polilaktidglikol 30 L. Lu i sr. [28]

HAp/poli-l-laktid 1370 C. Verheyen i sr. [182]

HAp/poli-1-laktid 1400 N. Ignjatovié i sr. [137, 146]

HAp/poli-1-laktid 1430 Y. Shikinami i sr.[128]
humerus (arm bone) 1320 J. Park, [6]

radius (arm bone) 1490 J. Park, [6]

Prilikom odredivanja kompresione ¢&vrstoce, dobijene su grafitke zavisnosti napon -
deformacija, za svaki kompozit ponaosob. Na slici 4.3. prikazana je dobijena zavisnost za

kompozit sa najnizim (C8) i najvisim (C1) mehani¢kim karakteristikama.
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Slika 4.3. Dijagram napon — deformacija, za kompozitne biomaterijale HAp/PLLA: A- kompozit

y
0.07

C8, toplo presovan 5 minuta, B- kompozit C1, toplo presovan 5 minuta, C- kompozit C8, toplo

presovan 60 minuta, D-kompozit C1, toplo presovan 60 minuta

Nakon 5 minuta toplog presovanja kompozita CB dobijena je kriva A sa lomom koji je
izrazito plastican. Kriva C poti€e od istog kompozita, dobijenog nakon 60 minuta toplog
presovanja a lom ima osobine plastiéno — krtog loma. Kriva B poti¢e od kompozita Cl toplo
presovanog 5 minuta i takode poseduje plasticno — krti lom. Nakon 60 minuta toplog presovanja
kompozita Cl1 dobijena je zavisnost napon — deformacija definisana krivom D koja ima sva
obeleZja krtog loma. OCigledan je uticaj vremena toplog presovanja, tj poroznosti i mehanickih
osobina, na vrstu loma blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Na taj nalin se moZe
uspostaviti niz (A-B-C-D) po vrsti deformacije i loma, koji poCinje izrazito plastiCnim, a zavrSava

se krtim lomom.

4.1.6 Diskusija rezultata deponovanih previaka

Na substratu od Ti naneSena je prevlaka kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) Eija
je mikrostruktura prikazana na slici 3.29a. Polimerna komponenta previake PLLA rasporedena je u
obliku mre7e, a Cestice HAp nalaze se u okviru PLLA. Ovako dobijena relativno hrapava i
mrezasta mikrostruktura povriine potencijalno moZe posluZiti za naseljavanje celija osteoblasta

tokom aplikacije prevlake.”® U cilju funkcionalne modifikacije povrSine kompozitna previaka
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HAp/PLLA(430) naneSena je nma povrSinu teflona, a ova mikrostruktura povrsine prikazana je na
slici 3.29b.

Na slici 3.30a prikazan je poprecni presek prevlake kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(100) na substrtu od teflona. Prevlaka je prosefne debljine oko 20 pm i nalazi se u
bliskom kontaktu sa substratom. SEM povrSine prikazan na slici 3.30a dobijen je modifikacijom
povrsine teflonske ventilacione cevlice za drenaZu zapaljenskih procesa srednjeg uva. Drenaza
zapaljenskih procesa vrSi se uz pomo¢ ventilacionih cevCica koje nakon zavrSenog procesa drenaze
omogucavaju ventilaciju.'” Prilikom dugotrajnijih procesa drenaZe fiksacija cev€ice je mala, zbog
lose adherencije okolnog tkiva na povrSinu teflona. Iz ovih razloga povriina cevCice (teflona) je
modifikovana sa dosta biokompatibilnijom prevlakom od kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA.
Na ovakav naCin moZe se potencijalno omoguciti dobra adherencija tkiva na povrinu
biokompatibilne previake, Sto moZe umnogome poboljsati fiksaciju cevCice. Sa istim ciljem
deponovana je prevlaka trokomponentnog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(100)/kolagen na
supstrat od titana Cija mikrostruktura je prikazana an slici 3.30b. Sa slike se uoéavaju Cestice HAp
veli¢ine oko 100 nm koje se aglomerisu u vece. Cestice se nalaze po povr§ini PLLA a
kvalitativan sastav analiziranih faza potvrden je EDS ispitivanjem. Na osnovu slika 3.29 i 3.30
moZe se uoCiti da molska masa PLLA utie na mikrostrukturu povrSine. Kompozitna prevlaka
HAp/PLLA sa PLLA viSe molske mase (430000 g/mol) formira kontinualnu mreZu sa uglavnom
petaugaonim i Sestougaonim perforacijama. Ovih perforacija nema u sluaju kompozitne prevlake

sa PLLA niZe molske mase (100000 g/mol), ve¢ PLLA formira tanak sloj koji je kontinualan.

4.1.7. Modelovanje fenomena prenosa foplote tokom toplog

presovanja

Vreme toplog presovanja, pored pritiska ima vrlo znaCajnu ulogu u dizajniranju osobina i
svojstava kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Dobijeni eksperimentalni podaci potvrdili su i
definisali nain delovanja vremena toplog presovanja na strukturu i osobine kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA. Pored dobijenih rezultata u ovim istraZivanjima ispitana je mogucénost
primene (leorije efektivnog medjjuma za definisanje procesa toplog presovanja kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA u cilju dizajniranja njegovih osobina. Teorija efektivnog medijuma do
sada je primenjena na niz razli€itih kompozita sa kompontama koje se medusobno dosta razlikuju,
a u cilju modelovanja njihovih osobina.”™ Uzorak kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA dobijen -
toplim presovanjem u cilindri¢nom kalupu definisan je cilindri¢nim oblikom. [z tih razloga prenos
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toplote kroz kompozitni biomaterijal HAp/PLLA tokom dizajniranja toplim presovanjem. opisan je
konduktivnim prenosom toplote kroz cilindar. Za definisanje takve vrste prenosa toplote koriScena

je jednodimenzionalna parcijalna diferencijalna jednadina provodenja toplote '*°

O*T/or” - 1N OT/ot = 0 42)

Vremenska zavisnost jednodimenzione temperaturske raspodele kod cilindra preCnika 2a,

pri ¢emu se zid cilindra nalazi na konstantnoj temperaturi T

miax ?

unutraSnjost na temperaturi T,

definisana je sa sledecom jedna¢inom.'®
T(rt) =T, +(T.-T,) [erfc (a-r)/2(N1)"?], gde je erfe(x) = 1 - erf(x) (4.3)
Za sam centar cilindra r=0 pa se dobija sledeca zavisnost temperature od vremena:
T(r=0, t) =T, +(T,-T)[erfc a/2(Nt)"*] (44)

Oznake u jednaCinama definisane su slede¢im promenljivim: t vreme presovanja, k-
koeficijent toplotne provodnosti, a poluprecnik cilindra, T,, temperatura presovanja, T, pocetna
temperatura; N koeficijent toplotne difuzivnosti (N = k/pC,), C, toplotni kapacitet, p gustina.

Kompozitni biomaterijal HAp/PLLA sastoji se od komponenti HAp i polimera PLLA kao i
pora, koje imaju razliite vrednosti toplotnih kapaciteta i koeficijenata prenosa toplote.™ ' '
Teorija efektivnog medijuma omogucava da se sistem sa viSe komponenti razli¢itih osobina

prikaze kao jednokomponentni koji ima efektivne vrednosti toplotnih parametara. Efektivna

vrednost toplotne difuzivnosti definisana je teorijom efektivnog medijuma kao:'**
N = ED7E WR)[L+k(ZYk+IR)) | (4.5)

Clan 2R; predstavlja sumu otpora koji se javljaju tokom prenosa toplote kroz medufaznu
povriinu i on se u daljim proradunima zanemaruje. U naSem sluCaju sa sistemom koji se sastoji

od komponente | HAp i komponente 2 PLLA dobija se:

N =UV[(w7R) + (-0, + u(l-u)(k /A, N, + k/k,R,)] (4.6)
u predstavlja zapreminski udeo komponente 1, u=V /V i (1-u)=V,/V
Na slici 4.4 prikazana je dobijena zavisnost temperature sa vremenom toplog presovanja u
centru cilindra (kalupa). Promene temperature duZ cilindra (kalupa) u zavisnosti od mesta u

cilindru prikazana je na slici 4.5 za vremena toplog presovanja od 5, 15, 30 i 60 minuta.
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dhameter (1m)
Slika 4.4. Promena temperature tokom vremena Slika 4.5. Promena temperature duZ cilindra

toplog presovanja u sredini cilindra tokom toplog presovanja

Zavisnost je dobijena za polupre¢nik kalupa od 5 mm. Uocava se da je na pocetku toplog
presovanja srediSnji deo na temperaturi T,, dok tokom vremena temperatura raste (slika 4.4).
Nakon vremena toplog presovanja od 2000 s temperatura srediSnjeg dela se asimptotski priblizava
temperaturi zida kalupa. Za kalupe Sireg precnika (r>5mm) kriva se pomera u desno i obrnuto.
Tokom toplog presovanja dolazi do prolaza toplote od zida kalupa ka njegovoj unutrainjosti. Ako
se posmatra poprecni presek, normalan na osu cilindra, dobija se zavisnost temperature duZ
preCnika, od mesta na zidu cilindra (r=a) do ose (r=0) koja je prikazana na slici 4.5. Zid kalupa
(r=5) se nalazi na temperaturi presovanja (T,,) i ona je stalna. Tokom toplog presovanja sa
povecanjem vremena toplog presovanja od 5 minuta na 15, 30 i 60 krive temperaturne zavisnosti,
smanjuju nagib. OcCekivano je da sa produZetkom vremena toplog presovanja temperatura unutar
cilindra pribliZava se temperaturi zida kalupa.

Primenjena teorija efektivmog medijurna podrazumeva da su otpori koji se javljaju u
medufaznoj povrSini zanemarljivo mali. SEM analizom prelomnih povriina (sl. 3.28) kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA moZe se uotiti da u medufaznoj povrSini ima poroznosti koja moZe biti
predstavljena otporom. Tokom toplog presovanja na poviSenim pritiscima osobine faza (koeficijent
prolaza toplote, gustina, toplotni kapacitet) nisu konstantne. Da bi se proces toplog presovanja
mogao realno matematicki modelovati uz primenu teorije efektivnog medijuma, neophodno bi bilo

uzeti u obzir naznaCene potencijalne promene.
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4.2 Diskusija in vitro i in vivo istrazivanja
4.2.1 In vitro istraZivanja

In vitro istraZivanja u prvom redu odnosila su se na promene pH fizioloSkog rastvora u
kome se nalazio kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(50) i HAp/PLLA(430) i koje su prikazane na
sl. 3.31. Naglo smanjenje pH fizioloskog rastvora u toku pocetnog perioda testiranja za oba
sistema je posledica oslobadanja kiselih produkata iz PLLA.'"" Medutim razlog za ovakve promene
pH nalazi se i u Einjenici da se produkti razgradnje ne odvode iz sistema, ve¢ ostaju u njernu*
I U in vivo uslovima produkti razgradnje se odvode iz okoline kompozita, a proces degradacije
se vrii i uz pomo¢ enzima, $to procesu degradacije daje sloZeniji smisao.

Rezultati dobijeni odredivanjem koncentracije kalcijuma u fizioloSkom rastvoru atomskom
apsorpcijom, tokom tretmana kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430), prikazani su na slici
3.32. Uocava se da koncentracija kalcijuma u rastvoru, sa vremenom izlaganja HAp/PLLA(430)
fizioloskom rastvoru, raste. Povecanje koncentracije kalcijuma u rastvoru potvrduje njegov prelaz
iz Evrste komponente HAp u rastvor. Koli¢ina kalcijuma se sa vremenom tretmana povecava, a
rezultati SEM analize ukazuju da je njegovo poreklo sa granula HAp. Najverovatnije je da dolazi
do jonske izmene izmedu Ca® iz HAp i Na® iz fizioloskog rastvora.

Razmatranjem SEM rezultata prikazanih na slici 3.33 koji ukazuju da je do degradacije i
promena doSlo samo na povrini uzorka, ali ne i u njegovoj unutraSnjosti, tako da se moze
predpostaviti potencijalni scenario primene kompozitnog biomaterijala, HAp/PLLA. Najpre u prvoj
fazi, Zivi organizam isklju¢ivo dolazi u interakciju sa povriinom biomaterijala §to u ovom slucaju
predstavlja PLLA. Svi fenomeni koji se tada deSavaju direktno su vezani za fiziCko-hemijske
osobine PLLA. Tek nakon povrSinskog rastvaranja PLLA dolazi do druge faze u kojoj
preovladava interakcija Zivog organizma sa HAp. Ova dva fenomena se u kasnijim fazama
medusobno preklapaju.

Sa slike 3.34 uoCava se da obe vrste kompozitnog biomaterijala ne menjaju kompresionu
¢vrstocu tretmanom na 310K u fizioloSkom rastvoru ni posle 80 dana. Stepen bubrenja takode
potvrduje stabilnost oba kompozitna biomaterijala u toku 80 dana. UoCava se da je kompresiona
Cvrstoca kompozitnog biomaterijala sa PLLA molske mase 50000 g/mol niZa nego sa PLLA
molske mase 430000 g/mol, 5to je i oekivano. Potrebno je naglasiti da je tretman vrSen u
statickim uslovima i da tokom tretmana uzorci nisu bili izloZeni nikakvim naprezanjima i

opterecenjima. Ukupna poroznost oba kompozitna biomaterijjala HAp/PLLA dobijena toplim
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presovanjem ne prelazi 4%. Ovako mala poroznost onemogucila je brzu difuziju fizioloSkog
rastvora tokom 80 dana tretmana u unutraS$njost kompozitnog biomaterijala. Spora. difuzija
fizioloSkog rastvora omemogucila je potencijalnu hidrolizu PLLA, a time i prouzrokovala

mehanicku stabilnost kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa PLLA obe molske mase.

4.2.2 In vivo istrazivanja

Analiza razli¢itih i sloZenih proteinskih sistema uspe$no je obavljena primenom FT-IR
spektroskopije.®*'” Primenjenom FT-IR spektroskopijom analizirani su kompozitni biomaterijali
HAp/PLLA(50) i HAp/PLLA(430)."" "' FT-IR spektar dobijen analizom uzoraka kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA(50) nakon 1 nedelje in vivo ispitivanja prikazan je na slici 3.36a. Na
spektru se uoCavaju ranije prisutne apsorpcione trake koje poticu od kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(50), a definisane su na slici 3.35 a. Pored ranije prisutnih apsorpcionih traka prisutne
su i novonastale. UoCava se pojava novih traka koje se javljaju kao Siroka apsorpciona traka u
oblasti 3000-3630 ¢cm’', i takode oftre apsorpcione trake u podruéju 1470-1870 cm™.

Proces zarastanja kostiju obuhvata u osnovi period inflamacije, reparacije i remodeliranja.”
Obavljena istraZivanja su usmerena na fazu reparacije u toku koje dolazi do promena bitnih za
sintezu i primenu kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Pocetak faze stvaranja kolagena oznacen
je porastom koncentracije glukozoaminglukana, sekundarnog amina koji u svojoj strukturi poseduje
NH grupu.” Sinteza kolagena odvija se enzimskim putem a polinje formiranjem polipeptidnih
kracih lanaca. Formiraju se dve vrste polipeptida pro-ctl i pro-at2, koji se enzimski sintetiSu u
najvecoj meri od o-amino kiseline serina, prolina i hidroksiprolina.”® Ove amino kiseline su
medusobno povezane peptidnom vezom (NH-CO). Iz ovih razloga najCeSce je u kolagenu prisutna
sekvenca aminokiselina -glicin-prolin-hidroksiprolin-. Tri polipeptidna lanca formiraju prokolagen
koji se peptidazama pretvara u tropokolagen. Kolagenska vlakna se formiraju iz tropokolagena.”
Sintezu kolagena je mogude kvantifikovati pracenjem pojave prolina, njegovog obeleZavanja i

prepoznavanja u fazama sinteze kolagena.'™

Prema predloZzenoj metodologiji analize FT-IR
spektara proteinskih struktura, prvo je neophodno uoCiti apsorpcione trake koje poticu od
valencionih V(C=0) vibracija tzv. amid I traka, koje se javljaju na oko 1650 cm™.'™ Amid I trake
uglavnom poticu od valencionih v(C=0) vibracija koje se kupluju sa deformacionim O(N-H)

vibracijama. Amid II trake uglavnom poti¢u od deformacionih 6(N-H) vibracija koje se kupluju sa

3 ] 1 : - 164 . . . . .
valencionim v(C-N) vibracijama.'®™ Poznato je naime da proteinski molekuli u prvom redu kolagen
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u spektralnom podrugju od 1500-1700 cm™ poseduju amid I i II traku. Sekundarni amini poseduju
jednu valencionu apsorpcionu traku od NH grupe srednjeg do slabog intenziteta na 3350-3300 cm’
U ili 3450 em’' ' Na slici 3.36a uofava se amid I traka na oko 1650 cm’'. Na istoj slici ne
uotavaju se apsorpcione trake u oblasti od 1800-2800 cm’, §to je karakteristino za bioloske-
materijale.'” Period reparacije zapo€inje pojavom sekundarnih amina, Sto je ranije razmatrano.
Pojava apsorpcionih traka na oko 3310 cm’' najverovatnije se moZe pripisati valencionoj vibraciji
NH grupe koja poti¢e iz sekundarnih amina. «-amino kiseline imaju karakteristi¢ne spektre koji su
definisani sledecim apsorpcionim trakama : 3100-2600cm™ od valencione vibracije grupe NH;" tzv
"amonijumska traka" koja je §iroka i srednje jaCine, 1660-4590 cm’ od deformacione asimetriéne
vibracije grupe NH," kao slaba traka i 1550-1480 cm’ od deformacione simetri¢ne vibracije grupe
NH," kao slaba traka.'”> Apsorpcione trake na slici 3.36a u podruéju 1470-1870 cm’
najverovatnije poti€u od novostvorenih a-amino kiselina koje uCestvuju u sintezi kolagena. Pojava
apsorpcionih traka izmedu 1250-1500 cm’' na slici 3.36a mogla bi se pripisati i moguce nastalim
CH, i CH, grupama lipidne prirode, koje su karakteristiéne za bioloske materijale.'” Slika 3.36b
predstavlja spektar dobijen koriS¢enjem kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) nakon jedne
nedelje implantacije. Analizom spektra sa slike 3.36b uoCava se da na njemu ne postoji bitna
promena u odnosu na isti materijal pre implantacije Ciji je spektar prikazan na slici 3.35b. Ne
uofavaju se promene koje su prisutne kao kod koriS¢enja kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(50) prikazane na slici 3.36a. Medutim uoCava se prisustvo slabih apsorpcionih traka u
oblasti 1500-1700 cm™, koja najverovatnije potie od o-amino kiselina nastalih nakon 1 nedelje in
vivo. Poredenjem spektara prikazanih na slikama 336 a i b moZe se uoCiti da se bioloSki procesi
brze odvijaju u sistemima sa kompozitnim biomaterijalom HAp/PLLA(50) nego HAp/PLLA(430)
tokom 1 nedelje im wivo. Spektar dobijen in vivo tésti:anjem kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(50) nakon tri nedelje implantacije prikazan je na slici 3.37a. Spektar se karakterise
prisustvom ve¢ ranije razmatranih apsorpcionih traka od kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(50). Uoctava se i prisustvo §iroke apsorpcione trake na 3420 cm’, koja u tom delu
spektra dominira i odgovara IR spektru kolagena koji ima Siroku apsorpcionu traku sa
maksimumom na 3420 cm™.'% "' Apsorpciona traka na 3420 cm’' moZe se, pripisali postojanju
Vv(N-H) vibracija kolagenske prirode a prisutna 3irina trake postojanjem V(OH) vibracija takode

kolagenske prirode.'®

Sve to ukazuje da je nakon 3 nedelje implantiranja kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA do8lo do stvaranja vezivnog kolagenskog tkiva, i da reparacija ulazi u
zavrinu fazu. Na slici 3.37a takode se uofava pojava da u oblasti 1800-2800 cm’ nema

apsorpcionih traka, $to potvrduje biolosku prirodu uzorka.'”” Nakon 3 nedelje in vivo koriiéenjem
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kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(430) dobijen je spektar prikazan na slici 3.37b.
Apsorpeiona traka na oko 1760 ¢cm™' prisutna na slici 3.37b (poti€e od valencione vibracije C=0
grupe iz PLLA), ukazuje da nije doSlo do bioresorpcije PLLA. Apsorpciona traka na oko 1630
cm’ je prisutna ali je slabog intenziteta u odnosu na ostale apsorpcione trake. Takode uolava se
formiranje 3iroke apsorpcione trake bez uoljivog maksimuma u oblasti oko 3420 cm’. Ovi
rezultati ukazuju da u toku 3 nedelje in vivo, koriS¢enjem kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(430) nije doslo do stvaranja kolagena, vec¢ jedinjenja koja predhode njegovom
stvaranju. Stanje prikazano na slici 3.37b dobijeno koriSenjem kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA(430) nakon 3 nedelje in wvivo vrlo je sliéno stanju dobijenom koricenjem
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50) tokom 1 nedelje in vivo, prikazano na slici 3.36a.
Spektar dobijen koriScenjem smeSe kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa koStanim
prahom pre implantacije prikazan je na slici 3.38. Analizom spektara kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA sa PLLA obe molske mase uolavaju se dve grupe apsorpcionh traka. Jedna grupa
potiCe od Cistog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA a druga potiCe od funkcionalnih grupa
dodatog koStanog praha butne kosti singer miSeva. Nakon 3 nedelje in vivo testa kompozitni
biomaterijal dobijen iz smeSe autologne kosti i HAp/PLLA(50) pokazao je spektar prikazan na
slici 3.39a gde se primecuje novonastala 3iroka apsorpciona traka na oko 3434 cm’', koja se iz
ranijih razmatranja pripisuje funkcionalnim grupama kolagena. KoriS¢enjem ove vrste materijala
nakon 3 nedelje /m vivo dolazi do stvaranja novih vezivno-tkivnih vlakana, medu njima i
kolagenih. Smanjivanje apsorpcione trake na 1760 cm’' na slici 3.39a, ukazuje na nestajanje PLLA
iz biomaterijala odnosno ono definiSe njegovu bioresorpciju. Nakon 3 nedelje inm vivo smesa praha
autologne kosti 1 HAp/PLLA(430) dala je spektar prikazan na slici 3.39b gde se uoCava oStra
apsorpciona traka na 1650 cm' kao i na 3434 cm’' 3$to ukazuje na stvaranje novih vezivno-
tkivnih vlakana. Postojanje apsorpcione trake na 1760 cm' moZe se pripisati postojanju PLLA
koji se nije bioresorbovao. Poredenjem slika 3.39a i b moZe se primetiti da je intenzitet
apsorpcione trake na 3434 cm’' veci kod HAp/PLLA(50) materijala nego kod HAp/PLLA(430).
Ovi rezultati ukazuju da je stvaranje kolagena prilikom upotrebe HAp/PLA(50) brZze nego kod
HAp/PLLA(430) mada stvaranje novog vezivnog tkiva kolagena pored molske mase zavisi i od
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odnosa i raspodele kristaliniéno/amorfno unutar PLLA.* Rezultati istraZivanja pokazuju da

koriS¢enjem blokova kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(50) nakon 3 nedelje in vivo dolazi do
stvaranja kolagena.
FTIR spektroskopijom medutim nije bilo moguce odrediti gde i kako dolazi do stvaranja

kolagena u okviru kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA. Iz tih razloga implantiranim blokovima
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kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA analizirana je promena mikrostrukture pre 1 posle
implantacije. Na slici 4.6 prikazan je popreéni presek bloka kompozitnog biomaterijala

HAp/PLLA(50) pre i nakon 21-og dana od implantiranja.

e T AR, P R P LR A

Slika 4.6. SEM prelomne povriine kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA(S50): a) pre implantacije,

b) nakon 21 dana od implantacije

Na slici 4.6a uofava se mikrostruktura granule HAp obloZene kontinualnom polimernom
komponentom PLLA koja je u bliskom kontaktu sa HAp. Nakon 3 nedelje in vivo testa dobijena
je mikrostruktura prikazana na slici 4.6b pri Cemu se uoava da su znaCajnije promene vezane za
polimernu komponentu. Primeduje se nestanak polimerne PLLA komponente i ujedno nastanak na
njeno mesto novih vlaknastih struktura koje dobro adheriraju po povriini HAp. Vlakna povezuju
granule HAp i prema predhodnim rezultatima FT-IR spektroskopije su kolagenske prirode. Na
mestima gde se nalazio bioresorbilni PLLA, unutar kompozitnog biomaterijala, doslo je do

stvaranja kolagenskih vlakana.

4.2.2.1 Diskusija patohistoloskih istrazivanja

U grupama implantiranih, Zivotinjama je unet samo jedan od tri biomaterijala. Ove grupe
su oznadene prema oznaci implantata, tj. HAp/PLLA(50), HAp/PLLA(430) i B za usitnjenu kost.
Tokom perioda istraZivanja od 2-12 nedelja dobijeni rezultati su razmatrani u vremenskim
intervalima nakon 2, 7 i 12 nedelja od implantacije.

Nakon 2 nedelje.
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Obdukcijski nalaz: Kostani prah je dobro proZet vezivnim tkivom i dobro inkapsuliran.
Granule kompozitnog biomaterijala, bez obzira na vrstu, proZete su vezivnim tkivom i
inkapsulirane, pri ¢emu je vrlo uocljiva vaskularizacija.

HistopatoloSki nalaz: B. Prisutna je resorpcija kosti 1 destrukcija kostnog materijala, kao i
proliferacija vezivnog tkiva izmedu fragmenata kostnog implantata. Na nekim fragmentima kosti
vidi se testerasta povrSina kao znak resorbcije fagocitnim celijama. Mogu se videti razoreni delovi
kosti u vidu grubo granuliranog materijala koji je jasno demarkiran od jo§ uvek postojeceg tkiva
kosti, a spolja okruZen zrelim fibroznim tkivom sa snopovima vlakana Cineci tzv. vezivnu kapsulu.
Na delu preparata vidi se prazan prostor gde je resorpcija zavrSena. Od celijskih elemenata vide
se polimorfonuklearne celije (PMN) 1 makrofagi Sto ukazuje na proinflamatorne procese. Manje
koStane partikule bolje su oblozene makrofagima i oko njih je izraZenija fibroza. Takode je
uocljiva angiogeneza (sl. 3.40a).

HAp/PLLA(50). Ovaj tip implantiranog kompozitnog biomaterijala vidi se u obliku jako
eozinofilnih gredica koje na mnogim mestima okruZuju polja vezivnog tkiva sa kolagenim
matriksom. Neposredno uz implantat mogu se mestimi¢no videti palisadno rasporedene
mononuklearne celije hiperhromnog jedra. PovrSina implantiranih partikula ispod adheriranih celija
je eozinofilnija od unutrasnjosti partikule. Zapaza se bolja adherencija celija na HAp/PLLA(50)
nego na kost. Na viSe mesta se vidi prodor celija kroz kompozit. U celularnom sastavu tkiva oko -
kompozita je dosta makrofaga i krupnih delija epiteloidnog izgleda. Prazni prostori koji se vide
izmedju kompozita i okruZujucih celija su verovatno posledica resorbcije kompozita. Takode je
prisutna vaskularizacija, ali u manjoj meri, kao i slabiji celijski odgovor nego u slucaju koStanih
implanata (sl. 3.41a).

HAp/PLLA(430). Na  histoloskim  preparatima  partikule = HAp/PLLA(430) su
sitnogranularnog izgleda i bledo eozinofilne boje. Prisutna je delijska infiltracija od
mononuklearnih elemenata na periferiji implanata sa viSe makrofaga, ali sa manjom gustinom
Celija nego u prethodne dve grupe. MoZe se videti kako grupe celija u vidu klastera poniru u
implantiran kompozitni biomaterijal. Klasteri su sastavljeni od cdelija krupnih jedara i obilne
citoplazme ili multinuklearnih celija, a oko njih se vidi prisustvo praznog prostora 3to je
verovatno uslovljeno resorbtivnom aktivno$éu ovih celija. Ponegde se zapaZa klinasto uranjanje
Celija u implantirane partikule (sl 3.42a). U odnosu na prethodna dva analizirana tipa implanata
ovde je najizraZenija vaskularizacija. Neke partikule su okruZene vezivno tkivnom kapsulom u
kojoj dominira matriks.

Nakon 7 nedelja.
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Obdukcijski nalaz: Implanti su u vezivnim kesama i vaskularizovani.

Histopatolodki nalaz: B. U ovom terminu je smanjen broj PMN u odnosu na prethodni
period kao i manja makrofagna infiltracija. Vide se fragmenti kosti koji su okruZeni infiltratom
gusto zbijenih mononuklearnih celija, uglavnom sa hiperhromnim jedrom :nepravilnog oblika 1
oskudnom citoplazmom, koje mestimiéno prodiru u dubinu koStanog fragmenta. Ponegde se nailazi
na krupnije mononuklearne ili multinuklearne celije osteoklastnog izgleda u okruZenju praznih
prostora nastalih najverovatnije njihovom aktivnoscu. Preparatima dominiraju epiteloidne celije,
fibroblasti 1 ekstracelularni matriks (sl. 3.40b).

HAp/PLLA(50). Prisutna je oskudna proinflamatorna reakcija sa makrofagima 1
gigantocitima, sa dosta fibroblasta i vrlo malo PMN i limfocita, ali i manjom gustinom celija,
nego pri implantaciji kosti. Mononuklearne celije koje su u neposrednom susedstvu kompozita su
krupne i potkoviCastog izgleda sa hiperhromnim jedrom, Sto bi odgovaralo opisu osteoklasta. Na
ovim preparatima su posebno karakeristicne mnogobrojne dZinovske multinuklearne osteoclast-like
éelije pored kojih se vide brojne Supljine koje su nastale usled resorpcije implanta (sl. 341 b).
Ispod ¢elija je Cesto vidljiv zrnast pojas, verovatno nastao ekstracelularnom razgradnjom implanta,
ali se vidi i fagocitovan zrnast materijal u citoplazmi osteoklasta. Duboko u kompozitnom
biomaterijalu vide se Celije &ijom aktivnoSéu je kompozitni biomaterijal HAp/PLLA(50)
fragmentisan. Vidljivo je da centralni delovi kompozita imaju karakteristiCan eozinofilan materijal
koji na periferiji dobija metahromatska svojstva tako da menja boju u plavo §to je verovatno
nastalo usled izmenjene pH po periferiji. Kompozitni biomaterijal je bolje urastao u tkivo nego
fragmenti kosti, a i vidljiva je i bolja adherencija celija.

HAp/PLLA(430). U odnosu na implant sa niskomolskim PLLA vidljiva je snaZnija
proinflamatorna reakcija u vidu fokalno rasporedenih infiltrata sa makrofagima, viSe PMN 1 vise
krvnih sudova nego u slucaju implantacije HAp/PLLA(50). Prisutna je i snaZnija osteoklastna
aktivnost i vise dZinovskih multinuklearnih osteoclast-like éelije sa dobrom adherencijom. ali se
mnogo rede srecu Celijski klasteri. Vide se ogromni prazni prostori u kojima je samo na
pojedinim mestima prisutan fino granuliran eozinofilni materijal. Izmedu ovih prostora je tkivo
koje ima karakteristike zrelog vezivnog tkiva izgradjenog od fibrocita i kolagenih vlakana (sl.
3.42b).

Nakon 12 nedelja.

Obdukcijski nalaz: Svi implantati su urasli i vidljivi su kroz kozu. KoStani implantati su

vrlo &vrsti. HAp/PLLA(430) implanti su C&vrsti i dobro vaskularizovani 1 sa hipertrofiranim
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vezivom. HAp/PLLA(50) implanti su gusti, uglavnom nevaskularizovani, meksSi 1 sa razraslim
vezivom.

Histopatoloski nalaz: B. Na preparatima se mogu videti polja sa zavrSenom resorpcijom.
Preostali implantiran materijal je dobro inkapsuliran. Na malim ostacima koStanih fragmenta vidi
se nazubljena povriina, a ponegde je vidljivo prisustvo osteoklastnih celija (sl. 3.40c).

HAp/PLLA(50). Cestice kompozitnog biomaterijala su u obliku bledo eozinofilnog
homogenog materijala. Izmedu partikula i vezivnog tkiva mogu se videti Siroke pukotine bez
nekog strukturnog sadrzaja. Vezivno tkivo izmedu partikula najvecim delom je salinjeno od malih
mononuklearnih celija koje su neSto krupnije neposredno uz ivicu kompozita. Mogu se videti
Cestice kompozita koje su u centru dobrim delom resorbovane, dok se periferno jo§ uvek zadrzava
struktura implanta u vidu sitnozrnog bledo eozinofilnog materijala. Neposredno uz samu ivicu
kompozita srece se dosta Celija sa krupnim hiperhromnim jedrom dok su u dubini vezivnog tkiva
rasporedene cCelije tipa fibrocita kao i male hiperhromne cdelije okruglog jedra sa siromasnom
citoplazmom. Na preparatima dominira vezivno tkivo sa predominacijom fibroblasta u celularnom
sastavu, Sto odgovara slici fibroze (sl. 3.41c).

HAp/PLLA(430). Oko implantiranog kompozitnog biomaterijala su Sire i uZe trake
vezivnog tkiva koje razdvajaju kompozit (sl. 3.42c). Vezivno tkivo koje je uz ivicu kompozita
sadrzi velike multinuklearne celije ispod kojih su pukotine verovatno nastale kao posledica
resorbcije  kompozita. Mogu se nac¢i na viSe mesta nakupine krupnih mononuklearnih i
multinuklearnih celija Cija se citoplazma u vidu prstastih nastavaka zavlaci u dubinu kompozita.
Ovde je karakteristicno da je resorpcija najviSe izraZema na periferiji kompozita, dok se u
srediSnjem delu implanta jo§ uvek moZe videti sitnogranulozna bledo eozinofilna struktura.

Postoji viSe objavljenih nalaza da HAp moZe da se javi kao inflamatorni agens.'” Takode,
za PLLA u razliCitim istraZivanjima postoji dosta podataka o izazivanju inflamatornog odgovora.'
Prisustvo inflamacije je moralo biti ofekivano pri implantacijama zato §to je to strano telo u
peritoneumu. Multinuklearne delije koje se vide na preparatima su znak inflamatornog procesa.
Prisustvo intenzivne fagocitoze i posle 12 nedelja na implantiranim partikulama HAp/PLLA(430),
ali slabo i na HAp/PLLA(50) verovatno je posledica razlika u strukturi polimera PLLA. Dugo
odrZanje fagocitoze moZe biti karakteristicno za dugotrajnu razgradnju PLLA. Intraperitonealna
reakcija na unoSenje PLLA je i prisustvo PMN leukocita na analiziranim preparatima. Ranije je
objavljeno da se inflamatorni odgovor karakteride najvecim porastom neutrofila posle 48 sati od

intraperitonealnog unoSenja razli¢itih PLA partikula.'” Svakako da osim hemijskog sastava
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implantata treba uvaZiti i podatke da se neke karakteristike inflamatornog odgovora ne pokazuju u
nekim drugim modelima implantacije PLA."* '

Poito se ispitivani sintetski materijali ponaSaju kao prirodna kost, dakle fagocituju se 1
resorbuju, moZe se govoriti o njihovoj biokompatibilnosti. Resorbcija je inafe prvi korak u

-

sukcesivnim procesima remodeliranja kosti &ije je fiziolosko finale proces osteogeneze."’
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5. Zakljucak

U ovom radu izvrSena je sinteza i dizajniranje strukture i osobina kompozitnog biomaterijala
hidroksiapatit/poli-I-laktid (HAp/PLLA) sa komponentama bioresorbilnog polimera poli-l—l&ktida_
(PLLA) i bioneresorbilne keramike kalcijum-hidroksiapatita (HAp). Kompozitni biomaterijal
HAp/PLLA je ispitan u in vitro i in vivo uslovima.

Na osnovu rezultata dobijenih sintezom i prouCavanjem dizajniranja strukture 1 osobina

kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA mozZe se zakljuciti:
§ Precipitacionim postupkom izmedu kalcijum nitrata i amonijaka u prisustvu fosforne kiseline

moZe se dobiti visoko Cista komponenta HAp-a razliCitih veliCina Cestica pogodnih za dobijanje
kompozitnih biomaterijala na bazi HAp-a. Na ovakav naCin dobija se amorfna komponenta kacijum _

fosfata koja nakon kalcinacije na 1373K prelazi u visoko kristalnu formu HAp-a.
§ Rastvaranjem PLLA sa rastvaraCem (hloroform ili metilenhlorid) na sobnoj temperaturi dobijen

je rastvor PLLA pogodan za meSanje sa HAp komponentom. MeSanjem rastvora PLLA sa granulama
ili Cesticama kalcinisanog HAp u Zeljenom odnosu dobija se teCna suspenzija koja se podvrgava
vakuum uparavanju na temperaturi od 293-313K i pritisku 10-50 Pa. Nakon vakuum uparavanja
dobija se visoko porozni kompozitni biomaterijal HAp/PLLA u razliitim oblicima, zavisno od

dimenzija i oblika kalupa u kome se suspenzija nalazi tokom uparavanja.
§ Dizajniranje strukture i osobina visoko poroznog kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA

ostvareno je kompaktiranjem toplim presovanjem na temperaturama bliskim temperaturi topljenja
PLLA. Smanjenjem gustine olakSano je teenje PLLA oko granula HAp pod uticajem pritiska -
presovanja. Takode je olakSana i potencijalna penetracija PLLA u poroznost granula HAp, Sto
omogucava pojavu “zabravijivanja’ faza, koja predstavlja osnovni fenomen u mehanickoj adheziji.
Time je omoguceno povecanje mehanickih osobina kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA.
Varijacijom parametara toplog presovanja: temperature, pritiska i vremena omogucava se
kontrolisano dobijanje poroznosti, kompresione vrstoce i modula elastiCnosti blokova kompozitnog

biomaterijala HAp/PLLA. Pored navedenih osobina krajnje osobine blokova zavise i od upotrebljenih
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veli¢ina Cestica HAp komponente i od molske mase PLLA. Sa manjim Cesticama HAp i viSom
molskom masom PLLA, kompaktiranjem toplim presovanjem dobija se blok sa viSom kompresionom
évrstodom, gustinom i modulom elasti€nosti, i obrnuto. Nakon 60 minuta toplog presovanja na
temperaturi 467K(194°C), sa Cesticama HAp od 100 nm i PLLA molske mase 430000 g/mol dobijen
je blok kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa relativnom gustinom od 99,6%, kompresionom
Evrstodom 1400 MPa i modulom elastiCnosti 10,0 GPa, Sto su vrednosti bliske vrednostima humanog
kostanog tkiva. Varijacijom parametara toplog presovanja moguce je dobiti &itav niz blokova razliCitih
struktura i osobina koji prilikom opterecenja i loma imaju osobine od plasti¢nih, preko plasticno-Kkrtih

do krtih kompozitnih biomaterijala.
§ Toplim presovanjem dobijaju se blokovi sa relativno uniformnom raspodelom komponenti.

Tokom toplog presovanja dolazi do promena u strukturi polimera PLLA, dok keramika HAp ostaje
nepromenjena. Osnovni fenomen tokom toplog presovanja koji uslovljava osobine kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA je degradacija pod uticajem termic¢ke i mehaniCke energije. Tokom toplog
presovanja na temperaturi topljenja PLLA u prvom redu dolazi do topljenja polimera PLLA, Sto pod
uticajem poviSenog pritiska rezultira u intimnijem kontaktu izmedu HAp i PLLA komponenata.
Toplim presovanjem dolazi do naprezanja u statistiCkom klupku PLLA Sto rezultira u raskidanju veza
u lancu polimera i stvaranju oligomernih i ostalih produkata razgradnje, Sto dovodi do smanjenja
molske mase PLLA i njegove termonestabilnosti. Anlizirane promene rezultiraju u promenama koje se
odrazavaju na tacku topljenja, entalpiju topljenja i stepen kristaliniCnosti polimera PLLA. Varijacijom
vremena toplog presovanja moZe se uticati na intenzitet navedenih promena. U analiziranom
vremenskom intervalu toplog presovanja, sa maksimalnim vremenom od 60 minuta, dobijen je blok
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA u ¢&ijoj se polimernoj komponenti kristalinicnost smanjila za

1,6 puta Sa povecdanjem vremena toplog presovanja stabilnost PLLA se smanjuje i obrnuto.
§ Na osnovu FT-IR istraZivanja u analiziranom vremenskom intervalu toplog presovanja od

0-60 minuta ne dolazi do znacajnijih kvalitativnih promena komponenti HAp i PLLA, kao ni do

totalne destrukcije PLLA koju prati pojava novih komponenti.
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Na osnovu rezultata nanosenja tankih slojeva i prevlaka na supstratima moZe se zakljuciti:
§ NanoSenjem HAp/PLLA kompoziotnog biomaterijala premazivanjem metalnih ili polimemih

substrata dobija se prevlaka proseCne debljme oko 20 pm. Mikrostruktura prevlake uslovljena je
molskom masom upotrebljenog PLLA. Sa PLLA molske mase 430000 g/mol dobijene prevlake su
mreZaste i perforirane sa oblikom 3estougaonih i petougaonih pora, dok je prevlaka sa PLLA 100000

g/mol kontinualna.

Na osnovu inn vitro i in vivo istraZivanja obavljenih na kompozitnom biomaterijalu moZe se
zakljuciti:
§ U statickim uslovima tokom ir wiro ispitivanja blokovi kompozitnog biomaterijala

HAp/PLLA zadrZavaju pocetne mehanicke osobine tokom 80 dana. Promene pH fizioloskog rastvora
kojim je tretiran HAp/PLLA ukazuju na brZu degradaciju kompozitnog biomaterijal sa PLLA nize
molske mase. Pored degradacije polimera PLLA postoje i procesi rastvaranja HAp na povrﬁinama.

granula, koji takode uslovljavaju potencijalnu primenu kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA.
§ Pojava novih funkcionalnih grupa i jedinjenja u procesu in viveo ispitivanja kompozitnog

biomaterijala HAp/PLLA sa PLLA molskih masa 50000 i 430000 g/mol rezultira u stvaranju
karakteristicnih apsorpcionih iraka koje su definisane FT-IR spektroskopijom. Pojava apsorpcionih
traka na oko 1650 cm™ i 3420 cm™ tokom vremena implantiranja definiSe pojavu kolagena. vezivnog
tkiva, koga nema na pocetku ispitivanja. Stvaranje kolagenskog tkiva je brZe kod upotrebe
kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa PLLA molske mase 50000 g/mol, nego kod 430000 g/mol.
Tokom aplikacije kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa PLLA molske mase 50000 g/mol, dolazi
do bioresorpcije i nestanka PLLA. Proces bioresorpcije PLLA je definisan smanjenjem apsorpcionih
traka ma 1760 cm”, koje potifu od C=0 grupa PLLA. Kori3¢enjem kompozitnog biomaterijala
HAp/PLLA sa PLLA molske mase 430000 g/mol tokom posmatranog vremena implantacije
bioresorpcija PLLA je znaCajno usporena. Nastali isti krajnji produkti pri upotrebi kompozitnog
biomaterijala HAp/PLLA sa PLLA niske i visoke molske mase kao i smeSe praha autologne kosti sa
kompozitnim biomaterijalom HAp/PLLA sa PLLA obe molske mase, ukazuju na moguénost

supstitucije praha autologne kosti sa kompozitnim biomaterijalom HAp/PLLA. Stvaranje kolagena je
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brze prilikom koriScenja praha autologne kosti i kompozitnog biomaterijala HAp/PLLA sa PLLA

50000 g/mol molske mase.
§ Histopatoloska istraZivanja utvrdila su da ispitivani implanti ne daju znake veceg

inflamatornog odgovora. Dobro urastanje u vezivno tkivo govori o dobroj biokompatibilnosti. Postoji
razlika u ponalanju dva ispitivana kompozitna biomaterijala u odnosu na brzinu resorbcije 1 1zazvan
tkivni odgovor. OpSta karakteristika svih implantiranih preparata HAp/PLLA sa PLLA molske mase
50000 g/mol je mnogo jata eozinofilnost od komparativnog preparata. S druge strane, HAp/PLLA sa
PLLA molske mase 430000 g/mol, implanti imaju uo€ljivo slabiju eozinofilnost. Uocljivo je da je
resorbcija najintenzivnija na koStanim implantima, zatim na HAp/PLLA sa PLLA 50000 g/mol. a
najsporije je na HAp/PLLA sa PLLA 430000 g/mol. Nakon 7 nedelja ispitivanja bioresorpcija je
intenzivna na HAp/PLLA sa PLLA molske mase 50000 g/mol. Nakon 12 nedelja istraZivanja znaci
resorbcije na kompozitnom biomaterijalu sa PLLA molske mase 50000 g/mol su minorni, ali jos uvek
uodljivi na preparatima sa PLLA molske mase 430000 g/mol, Sto ukazuje da do njegove bioresorpcije

jos nije doslo.
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Mpwunor 1.

U3jaBa o ayTopcTBY

MoTnucanu-a Henag Vrisatosuh

6poj uHaekca Tesa je oabparweHa 2001. roguHe

UsjaBmbyjem

Aa je [oKTopCKa AucepTauuja nog Hacnosom

CuHTe3a u Au3ajHupar-e CTPyKType U 0oCoObMHa XuapoKcuanaTmur-
nNonunakTua KOMNO3UTHUX GuomaTtepujana

pesynTaT COnCTBEHOr UCTPaXXMBaYKor paaa,

Aa npepnoXxeHa guceprauuja y UenvHn H1 y aenosuma Huje buna npegnoxeHa
3a pobujake Buno koje AunNnoMe npema CTYAM|CKUM nporpamuma apyrux
BMCOKOLLIKOJICKMX YCTaHOBA,

Aa Cy pe3ynTaTu KOPEeKTHO HaBEAEH! W

fJa Hucam Kpwwvo/na ayTtopcka npaea WM KOPUCTUO WHTENEeKTyanHy CBOjUHY
ApYyrux nuua.

MoTtnuc pokropaHaa

Y beorpagy, 12. 11. 2013.
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Mpunor 3.

UsjaBa o kopuwheny

Osnawhyjem YHuBepsuteTcky 6ubnuoteky ,Csetosap Mapkosuh® ga y Adurutanuu
peno3uTtopujym YHuepauteta y beorpagy yHece Mojy [OKTOpPCKYy AucepTtauujy noj
Hacrnosom:

CuHTe3a 1 Au3ajHMpar-e CTPYKType n ocobuMHa xuapokcuanaTur-
nonNunNakTua KOMNO3MTHUX Buomartepujana

Koja je mMoje ayTopcko Aeno.

AucepTauujy ca cBUM Npunosuma npepao/na cam y enekTpoHCKom hopmaty norogHom
3a TpajHO apxuBupame.

Mojy pokTopcky AucepTauujy noxpaweHy y QurutanHu penosutopujym YHuBepsuTeTa
y Beorpagy mory aa kopucte cBum Koju nowwTyjy ogpeabe cagpxaHe y ogabpaHom Tuny
nvueHue KpeatusHe 3ajegHuue (Creative Commons) 3a kojy cam ce oany4uo/na.

1. AytopcTeo

2. AyTOpCTBO - HEKOMEPLWjanHo

3. AyTopcTBO — HEKOMepUujanHo — 6e3 npepage

4. AyTOpCTBO — HEKOMEpLMjanHo — 4ennuT No4 UCTUM ycnosuma
5. Aytopcteo — 6e3 npepage
6. AyTopCcTBO — AenuTu Noa UCTUM yCrioBuma

(Monumo fa 3aoKpyxuTe camo jefHy Of WecT MoHyheHux nuueHuW, KpaTak onuc
nuueHUw gart je Ha nonefuHun nucta).

MoTtnuc gokTopaHAaa

W%/L«Mﬂ ﬁu 1o véwfr
0 J

Y beorpagy, 12. 11. 2013.
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