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Sazetak

Inzenjerstvo tkiva predstavlja potencijalnu alternativu za konvencionalne metode
obnove kostanog tkiva. Stoga se istrazuju materijali koji bi mogli zamijeniti postojece
nerazgradive materijale koji nemaju moguénost istovremene obnove tkiva i razgradnje njih
samih. ,,Pametni‘ materijali imaju mogucnost promjene fizickih svojstva ovisno o promjeni
uvjeta u kojima se nalaze. 1z tog razloga pronalaze primjenu u biomedicini i bioinZenjerstvu.
Temperaturno osjetljivi polimeri se u inzenjerstvu tkiva koriste kao podloga za rast stanica i
kao injekcijski gelovi. Injekcijski gelovi su od posebnog interesa zbog potencijalnog
smanjenja operacijske invazivnosti. Injekcijski gelovi sluze za dostavu stanica, hranjivih tvari
i faktora rasta u trodimenzijskoj strukturi u tijelu te su dizajnirani za geliranje pri fiziolos§kim

uvjetima.

U ovom radu pripravljeni su injekcijski hidrogelovi na temelju kitozana kao polimerne
biorazgradive matrice i hidroksiapatita kao bioaktivne anorganske faze. Geliranje
kompozitnih hidrogelova potaknuto je raspadom natrijeva hidrogenkarbonata (NaHCO3) kao
geliraju¢eg agensa. Sastav hidrogelova utvrden je rendgenskom difrakcijskom analizom i
infracrvenom spektroskopijom s Fourierovim transformacijama. Morfologija hidrogelova
istraZzena je pomocu pretraznog elektronskog mikroskopa. Smi¢ni modul pohrane i gubitka
mjereni su u ovisnosti o vremenu geliranja, dok su reoloska svojstva potpuno geliranog gela
ispitana promjenom smicne deformacije 1 frekvencije. BioloSka karakterizacija hidrogelova
provedena je mjerenjem citotoksi¢nosti hidrogelova na misje stanice fibroblasta, te

odredivanjem zivotne aktivnosti misjih fibroblasta uklopljenih u hidrogel tijekom 7 dana.

Karakterizacija pripravljenih hidrogelova potvrduje stvaranje apatitne strukture unutar matrice
kitozana uz prisutnost oktakalcij fosfatne faze. Mikroskopska analiza ukazuje na
visokoporoznu strukturu hidrogelova koju potvrduje visoki udio vode od 97,5 + 0,04%.
Reoloska ispitivanja pokazuju veliku pocetnu brzinu geliranja unutar 3 minute inkubiranja pri
37 °C, te stvaranje strukture Cvrstog fizikalnog gela pri kojoj smi¢ni modul pohrane raste s
porastom smicne deformacije. Visoka vijabilnost stanica fibroblasta upucuje na
necitotoksi¢nost hidrogelova. In vitro uzgajanje inkapsuliranih fibroblasta potvrdilo je dobru

zivotnu aktivnost stanica tijekom 7 dana.

Kljuc¢ne rijeci: injekcijski gel, hidroksiapatit, kitozan, geliraju¢i agens, reologija,

inkapsulacija stanica.



Development of biodegradable injectable systems based on chitosan and
calcium phosphate

Summary

Tissue Engineering is a potential alternative to the conventional methods for bone
tissue regeneration. For this reason, investigated materials could replace existing non-
degradable materials with no possibility of simultaneous tissue regeneration and degradation
themselves. "Smart" materials have the ability to change the physical properties responding to
environmental changes. Due to mentioned, they are used in biomedicine and bioengineering.
Temperature sensitive polymers are used in tissue engineering as substrates for cell growth
and as injectable gels. Injectable gels can be applied directly at a desired location in a
minimally invasive manner. Injectable gels are used for delivery of cells, nutrients and growth
factors to the three-dimensional structure in the body, and designed for gelation under

physiological conditions.

Injectable hydrogels based on chitosan as a biodegradable polymer matrix and
hydroxyapatite as a bioactive inorganic phase are prepared in this study. Gelling of composite
hydrogels has been initiated by decomposition of sodium hydrogencarbonate (NaHCO3) as a
gelling agent. The hydrogels’ composition was determined by X-ray diffraction analysis and
Fourier transmission spectroscopy. The morphology of hydrogels was investigated by
scanning electron microscopy. Storage and loss shear modulus are determined by time sweep
test, while rheological behaviour of physically cross-linked hydrogels was investigated by
amplitude and frequency sweep experiments. Biological characterization was carried out by
evaluation of hydrogel’s cytotoxicity on mouse fibroblast cells, and by determination of

viability of mouse fibroblasts encapsulated within the hydrogel for 7 days of culture.

The characterization of prepared hydrogels has confirmed hydroxyapatite formation within
chitosan matrix with coexistence of octacalcium phosphate phase. Microscopic analysis
reveals highly porous hydrogel’s structure confirmed by high water content of 97.5 + 0.04%.
The rheological measurements have indicated rapid thermogelling within 3 minutes of
incubation at 37 °C, and formation of 'strong physical gel' with increment of shear storage
modulus by shear deformation. High viability of fibroblast cells indicates non-cytotoxicity of
hydrogels. In vitro culture of encapsulated fibroblasts has confirmed good cell viability during
7 days.



Keywords: injectable gel, hydroxyapatite, chitosan, gelling agent, rheology, cell

encapsulation.



1. Uvod

»Pametni“ materijali imaju mogucénost promjene fizickih svojstva (bubrenje,
propusnost, mehanic¢ka ¢vrstoca i sl.) pri odredenim uvjetima. Polimerni materijali su najvise
proucavani zbog svoje niske cijene i jednostavnije karakterizacije u usporedbi s metalima i
keramikom. Polimerni materijali mogu promijeniti svojstva ovisno o pH vrijednosti,
temperaturi, elektricnom ili magnetskom polju, svjetlosti i promjeni otapala. Zbog toga
pronalaze primjenu u biomedicini i bioinZenjerstvu (molekulsko-separacijski procesi, uzgoj
stanica, biosenzori, dostava lijekova, genska terapija 1 inZenjerstvo tkiva). Inzenjerstvo tkiva
(eng. tissue engineering) je interdisciplinarno podrucje s ciljem razvijanja bioloskih
nadomjestaka za obnavljanje ili poboljsavanje funkcije tkiva. Cilj je dobiti okosnicu s
nasadenim stanicama koja se ugraduje na bolesno ili oSte¢eno mjesto. Krajnji rezultat je
novonastalo tkivo bez prisutnosti ugradenog materijala. Okosnica mora biti izgradena od
biokompatibilnog materijala koji ¢e osigurati mehanic¢ku potporu, te biti sposobna za prijenos
hranjivih tvari i faktora rasta. Temperaturno osjetljivi polimeri se u inzenjerstvu tkiva koriste
kao podloga za rast stanica i kao injekcijski gelovi. Injekcijski gelovi sluze za dostavu stanica,
hranjivih tvari i faktora rasta na mjesto oSteCenog tkiva te su dizajnirani za geliraje pri
fizioloskim uvjetima [1,2].

U tijelu, gotovo sve stanice tkiva Zive u izvanstani¢noj matrici (eng. extracellular
matrix, ECM) koja se sastoji od slozene trodimenzijske mreze. Interakcijama stanica — stanica
i stanica — ECM uspostavlja se trodimenzijska mreza koja daje specificnost i odrzava
homeostazu (specificno stanje) tkiva. Stanice ne mogu stvoriti veze medu sobom 1 s
izvanstani¢énom matricom ukoliko se nalaze na dvodimenzijskoj kulturi uslijed ¢ega dolazi do
smanjenja sposobnosti preZivljavanja, proliferacije (umnaZanja), diferencijacije (razvoja),
metabolizma 1 ostalih stanicnih funkcija. Kako bi se to izbjeglo stanice se uzgajaju u
trodimenzijskim kulturama. Sve je viSe pokazatelja da su trodimenzijske stani¢ne kulture
pogodne za stvaranje interakcija stanica — stanica i stanica — ECM te da mogu oponasati
specificnost prirodnog tkiva. Okruzenje u kojem se stanica nalazi utje¢e na ponasanje, nacin
povezivanja i rasta, pokretljivost, proliferaciju i diferencijaciju, odgovor na podrazaj, stani¢ni
metabolizam i ukupnu funkciju. Odgovarajuc¢i materijali za suspendiranje i inkapsuliranje
(uklapanje) stanica moraju imati sli¢nu strukturu kao i izvanstani¢na matrica u kojoj se stanice
nalaze u tijelu. Matrica ne smije Stetiti stanicama niti u jednoj fazi postojanja. Mnogi
materijali koji zadovoljavaju ove uvjete su prirodni polimeri i njihovi derivati sa sposobnosc¢u
stvaranja hidrogelova. Tijekom razgradnje polimerne matrice, suspendirane stanice se
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razmnozavaju i stvaraju vlastitu izvanstanicnu matricu na mjestu na kojem se nalazio
materijal. Ukoliko se hidrogel ponasa kao kemijska ili mehanicka barijera za prolaz hranjivih
tvari i otpada uslijedit ¢e stani¢na smrt (apoptoza). Kisik, hranjive tvari i metabolic¢ki otpad
trebali bi difundirati kroz hidrogel, Sto opet ovisi o strukturi, kemijskom sastavu i stupnju
geliranja hidrogela. Potrebna koli¢ina hranjivih tvari u hidrogelu mora biti proporcionalna
broju inkapsuliranih stanica. Svaki korak u stvaranju hidrogela i njegovoj razgradnji ne smije

Stetiti stanicama, a uvjeti moraju biti sli¢ni fizioloskima [3,4].

Osim necitotoksi¢nosti materijala u njegovom gel stanju, polimeri moraju zadovoljiti
fizioloske uvjete i u stanju sola, tj. ne smiju izazvati odumiranje suspendiranih stanica prije
samog geliranja. Stanice moraju biti suspendirane u neutralnoj tekucini poput vode, fizioloske
tekucine ili medija za stani¢nu kulturu u rasponu pH vrijednosti od 6,8 do 8. | sam proces
geliranja ne smije utjecati na vijabilnost (prezivljavanje) stanica i njihovu raspodjelu, dok
brzina razgradnje hidrogela mora odgovarati brzini stvaranja novog tkiva. Na slici 1

shematski je prikazan princip obnove tkiva sa stanicama inkapsuliranima u hidrogelu.

S\l‘c’yp ®

®

. ) Stanice
Polimerna otopina

Regeneracija tkiva Degradacija hidrogela RaZI_Tinavaﬂje.
stanica 1 stvaranje

Izvanstani¢ne matice

Slika 1. Shematski prikaz obnove tkiva pomocu stanica inkapsuliranih u hidrogelu [5].

Nakon suspendiranja stanica u polimernoj otopini, suspenzija stanica se injektira u tkivo pri
37 °C pri ¢emu dolazi do stvaranja hidrogela. S vremenom, stanice se razmnoZavaju i stvaraju

izvanstani¢nu matricu uz simultanu razgradnju hidrogela [5].



2. Opéi dio

Prethodno pripremljene i oblikovane okosnice za obnovu tkiva (eng. scaffold) mogu
uzrokovati poteSkoce pri njihovom smjestanju i ugradnji na oSteCeno mjesto, Sto moze dovesti
do infekcija 1 odstupanja veli¢ine okosnica od dimenzija oSte¢enog tkiva. Naposljetku, postoji
mogucénost odbacivanja materijala, odnosno umjetnog tkiva. Injekcijski hidrogelovi stvaraju
svoj kona¢ni oblik prema obliku oSte¢enog mjesta i umanjuju moguénost negativnih

posljedica [6].

2.1. Hidrogel

Gelovi su trodimenzijske polimerne mreze stvorene kovalentnim vezanjem ili
fizikalnim interakcijama (slika 2). Kovalentno vezani gelovi se temelje na polimernim
lancima povezanim kovalentnim vezama, odnosno, popre¢nim vezama pri ¢emu se dobivaju
umrezeni gelovi. Fizikalni gelovi nastaju fizikalnim ispreplitanjem polimernih lanaca u
otopini, bez kovalentnih veza. I umrezeni i fizikalni gelovi imaju moguénost bubrenja u

pogodnom otapalu.

(a) (b)

Slika 2. a) kovalentno vezani gel, b) fizikalni gel [7].

Hidrogelovi su hidrofilne polimerne mreze sa svojstvom bubrenja u vodi ili fizioloskoj
otopini [7]. Zbog sposobnosti apsorpcije velike koli¢ine vode, s tim da njihova tezina moze
biti 1 do tisu¢u puta veca od tezine u suhom stanju, ubrzano se istrazuju za biomedicinsku

primjenu.

Hidrogelovi gradeni od prirodnih ili sintetskih polimera intenzivno se istraZzuju za primjenu u
inzenjerstvu tkiva kao stani¢ni ,,dostavlja¢i“ za obnavljanje raznih vrsta tkiva i organa. Mogu

biti kemijski stabilni u duzem periodu ili se razgraditi ubrzo nakon primjene, §to ovisi o
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njihovoj kemijskoj strukturi i okruzenju u kojem se nalaze [8]. U tablici 1 navedeni su neki od

hidrofilnih polimera prirodnog i sintetskog podrijetla koji se koriste za sintezu hidrogelova.

Tablica 1. Hidrofilni polimeri za sintezu hidrogela [8].
. L . ... | Kombinacija prirodnih i
Prirodni polimeri Sintetski polimeri sintetskih polimera
. . Alginat
Anionski Pekii
extin PEG-PLA-PEG

Kitozan

i(, -lizi Alginat-g-(PEO-PPO-PEO

- Poli(-lizin) e by gapEg N OMAHd ( )

Kolagen Kolagen-akrilat
Amfipatski PHB . .

/elati Alginat-akrilat
- Zelatina PNIPAAM g

Dekstran

Neutralni

Agaroza

Postoje razliciti nacini priprave fizikalnog i1 umreZenog hidrogela. Fizikalni hidrogel se moze
pripremiti zagrijavanjem (npr. kitozan/PEG) ili hladenjem polimerne otopine (npr. zelatina),
snizenjem pH vrijednosti itd. Stvaranje kovalentnih veza u umrezenom hidrogelu moguce je
postic¢i fotokemijski (primjenom vidljivog ili UV zracenja) ili razli¢itim kemijskim reakcijama
uz geliraju¢i agens (,klik-reakcije”, enzimsko umrezivanje, umrezivanje disulfidom,
Michaelova reakcija, Schiffovo umrezivanje, itd.). Osim stvaranja kovalentih veza, moguéa su
i ionska umrezivanja stvaranjem ionskih kompleksa polimera i odgovarajucih kationa i aniona

(npr. alginat — Ca®").

Temperaturno osjetljivim polimerima nije potrebno dodatno kemijsko tretiranje, dok
sintetski polimeri i geliraju¢i agensi mogu negativno utjecati na stanice i okolno tkivo zbog
moguceg stvaranja toksi¢nih produkata. Zbog toga se ¢esée primjenjuju prirodni polimeri.
Medu najcescée koriStenim prirodnim polimerima kao hidrogelovima su polisaharidi (hitin,
kitozan, dekstran, alginat, pektin itd.) i proteini (kolagen, Zelatina, fibrin itd.). Gotovo svi
prirodni polimeri imaju monomerne jedinice sli¢ne prirodnoj izvanstani¢noj matrici zbog
kojih su biokompatibilniji od sintetskih polimera [9]. U tablici 2 dana je usporedba svojstava

prirodnih i sintetskih polimera koriStenih za sintezu hidrogelova.



Tablica 2. Usporedba svojstava prirodnih i sintetskih polimera sintezu hidrogelova [9].

ovisno o polimeru ovisno o polimeru
moguca ograni¢ena
jako dobra dobra

Propusnost produkta dobra vrlo dobra
razgradnje

Produkti razgradnje biokompatibilni moguce Stetni

Moguénost kemijskih dobra
modifikacija

FIekSIb”r]O?t e dobra vrlo dobra
podrazaje
Mehanicka svojstva dobra vrlo dobra

Komercijalna
VJ. dobra vrlo dobra
raspolozivost

vrlo dobra

Varijacija od serije do
serije

dobra vrlo dobra

2.2. Injekcijski hidrogel

Injekcijske hidrogelove moguce je injektirati u dublje slojeve tkiva bez oSteéenja
okolnog podrugja, te zbog svoje prirode u potpunosti ispunjavaju oste¢eno mjesto. Rezultat
toga je manja moguénost infekcije, neinvazivnost lije¢enja i smanjena bol pacijenta [6]. Na
slici 3 shematski je prikazan postupak injektiranja stani¢ne suspenzije na oSteCeno mjesto

kostanog tkiva pri cemu dolazi do toplinskog prijelaza materijala iz sola u gel pri 37 °C.



Kost s defektom

Stanice u polimernoj
otopini T

Stanice u hidrogelu

Slika 3. Postupak injektiranja stani¢ne polimerne suspenzije na oSteceno mjesto [10].

Medu vaznim svojstvima injekcijskih hidrogelova su hidrodinamicki volumen, udio vode,
propusnost, biokompatibilnost, sklonost bioloskoj razgradnji, stabilnost, mehanicka svojstva
itd. Hidrogelovi su postali zanimljivi znanstvenicima inZenjerstva tkiva jer imaju dovoljan
hidrodinami¢ki volumen za slobodno stani¢no kretanje i razmnozavanje, te dostavu
odgovarajucih lijekova i faktora rasta. Vodeno okruZenje moze zastiti stanice i odrzavati
hranjive tvari na Zeljenom mjestu. [8]. Vodeno okruzenje od posebne je vaznosti kod
neporoznih hidrogelova radi Sto efikasnije difuzije hranjivih tvari i metabolickih otpada.
Biokompatibilnost je svojstvo materijala da podrzava rast stanica i njthovo razmnoZavanje uz
izostanak toksi¢nosti i imunoloske reakcije tijela na materijal. Injekcijski hidrogel je u
stalnom doticaju s okolnim prirodnim tkivom. Iz tog razloga, produkti geliranja ne smiju biti
toksiéni niti uzrokovati imunoloske reakcije, te ne smiju oslobadati velike koli¢ine topline
tijekom geliranja. Brzina razgradnje u fizioloskim uvjetima mora biti jednaka brzini stvaranja
novog tkiva. Razgradnja pri fizioloskim uvjetima moze biti ubrzana enzimima u tijelu
(enzimska razgradnja) pri cemu je moguce kontrolirati otpustanje inkapsuliranih faktora rasta,

lijekova, biomolekula i stanica koje pospjeSuju obnovu tkiva.

Cvrsto¢a hidrogela utjeée na staniénu pokretljivost, adheziju i razmnozavanje. Na
mehanicka svojstva hidrogela moze se utjecati promjenom koncentracije polimera, na¢inom
pripreme i stupnjem umrezivanja. Hidrogelovi su idealna matrica za smjestaj stanica i faktora

rasta, a nabubreni umreZeni hidrofilni polimeri su ve¢inom biokompatibilni s proteinima,



stanicama i okolnim tkivom, te se smatraju prikladnim matricama za inzenjerstvo koStanog
tkiva [11]. Medutim, nedostaci koji se javljaju primjenom injekcijskih hidrogelova su teskoca
rukovanja i sterilizacija [8]. Na slici 4 dani su zahtjevi koje mora ispunjavati injekcijski

hidrogel za primjenu u inZenjerstvu tkiva.

Biokompatibilnost
- netoksican
- stvaranje gela iz otopine ne - sterilan
smije imati negativan utjecaj - mora oponasati strukturu i
na stanice i okolno tkivo dinamiku tkiva kojeg
- zamjenjuje

- razgradnja mora biti u
odgovarajuc¢em vremenu,
a produkti razgradnje
ne smiju biti toksicni

- mogucnost difuzije stanica,
hranjivih tvari i metabolickog
otpada

Mehanicka svojstva

- poroznost

- mogucnost bubrenja

- dovoljne ¢vrstoce da
sluzi kao potpora

Slika 4. Svojstva injekcijskog hidrogela za primjenu u inzenjerstvu tkiva [10].

2.3. Injekcijski hidrogelovi na temelju kitozana

Hitin 1 kitozan su biopolimeri koji imaju pogodnu strukturu za kemijske i mehanicke
modifikacije s ciljem dobivanja novih svojstava za razli¢ite grane industrije, a posebno za
biomedicinu. Ubrajaju se u amino polisaharide, visenamjenskih svojstava (biokompatibilnost,
biorazgradivost, ekoloska prihvatljivost, netoksi¢nost, antimikrobne aktivnosti i sl.). Sva
njihova svojstva i karakteristike su dobra podloga za daljnji razvoj materijala. Hitin u prirodi
¢ini strukturnu komponentu egzokostura rakova, Skampa, jastoga i sli¢nih ¢lankonozaca. On
je strukturni biopolimer koji ima istu ulogu kao kolagen u ljudskom 1 Zivotinjskom
organizmu, te kao celuloza u biljkama. Kitozan je kopolimer sastavljen od glukozamina i N-
acetilglukozamina (slika 5) dobiven procesom deacetilacije hitina reakcijama hidrolize u

luznatim uvjetima ili enzimskom hidrolizom uz enzim hitin deacetilazu. [12].
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Slika 5. Struktura isjecka makromolekula kitozana [12].

Topljivost kitozana temelji se na slobodnim amino skupinama zbog kojih se kitozan ponasa
kao polikation s pK, vrijednosti od 6,5. Upravo te amino skupine omogucéuju pripravu
umrezenih ili fizikalnih injekcijskih kitozanskih hidrogelova. Najvise istrazivanja posveceno
je sustavima kitozana koji tvore temperaturno osjetljive hidrogelove s geliranjem pri
fizioloskim uvjetima [13]. Zbog primjene injekcijskih hidrogelova u ljudskom tijelu bitan je
izbor otapala. Izbor otapala utje¢e na mikrobioloska svojstva kitozana, od kojih su vodene
otopine slabih organskih kiselina najéesce koristene. Kitozanske soli dobivene iz organskih
kiselina (mravlja, octena, propanska kiselina) imaju veéu mikrobiolosku aktivnost od soli

anorganskih kiselina (klorovodi¢na, dusi¢na, fosforna kiselina) [14].

Postoji nekoliko nacina geliranja injekcijskih gelova kitozana od kojih se najées¢e primjenjuju
geliranje fotopolimerizacijom, ionskim vezanjem, temperaturno potaknuto geliranje i

geliranje promjenom pH vrijednosti.
2.3.1. Geliranje fotopolimerizacijom

Geliranje injekcijskih hidrogelova fotopolimerizacijom (slika 6) koristi se za
proizvodnju bioloSkih ljepila za meka tkiva 1 ortopedske biomaterijale. Medutim,
fotopolimerizacija zahtjeva prisutnost inicijatora koji moze biti toksican i oslobadati velike

koli¢ine topline koja oStecuje okolno tkivo [15].

Kitozan/laktoza/azidne skupine

Modifikacija topljivosti kitozana u vodenom mediju pri neutralnoj pH vrijednosti moguca je
fotokemijskim cijepljenjem kitozana molekulama laktoze. Kao inicijator za fotopolimerizaciju
koriStene su fotoaktivne azidne skupine koje tijekom polimerizacije stvaraju vezu izmedu
amino skupina kitozana. Geliranje fotopolimerizacijom postignuto je podvrgavanjem
cijepljenog kitozana ultraljubi¢astom zracenju koji je nakon 60 sekundi tretmana presao u

stanje gela [16].



(a) (b)

Temperaturno Povezivanje
potaknuto geliranje pomocu iona

(c)

Fotopolimerizacija

Slika 6. Mehanizam geliranja a) potaknuto temperaturom; b) ionskim vezanjem;
c) fotopolimerizacijom [3].

2.3.2. Povezivanje pomoc¢u iona

lonsko povezivanje (slika 6) je metoda koja koristi dvovalentne ili trovalentne ione za
povezivanje ioniziranih polimernih lanaca. Ova metoda najceS¢e se Koristi za stvaranje
hidrogelova alginata i pektina ¢iji se lanci mogu povezivati kalcijevim ionima (Ca?"). lonsko
umrezivanje kitozana omogucuju anioni koji, zbog negativnog naboja, stvaraju veze
elektrostatke prirode izmedu pozitivno nabijenog lanca kitozana (slika 7). Metalni ioni
(kationi) omogucuju stvaranje usmjerene kovalentne veze izmedu pozitivnih amino skupina
kitozana. Ova vrsta veze je jaca u usporedbi s elektrostatksim interakcijama (povezivanje
pomocu aniona). Medutim, povezivanje uslijed stvaranja kompleksa s usmjerenim vezama
izmedu lanaca 1 svojstvo polimerne otopine da gelira pri nizim pH vrijednostima nije u

potpunosti razjasnjena [17, 18].



Slika 7. Povezivanje lanaca kitozana pomocu aniona [17].
2.3.3. Temperaturom potaknuto geliranje

Sol — gel prijelaz temperaturno osjetljivih gelova moze se eksperimentalno odrediti
pomocu spektroskopije, diferencijalne pretrazne kalorimetrije (DSC) i reologije. Prijelaz iz
viskozne tekucine u gel pracen je brzim povec¢anjem viskoznosti na odredenoj temperaturi. Do
povecanja viskoznosti dolazi zbog promjene orijentacije polimernih lanaca (slika 6) [2].
Termodinamicka stabilnost temperaturno osjetljivih polimernih sustava definirana je donjom
ili gornjom kriticnom temperaturom (slika 8). U slu¢aju polimernog sustava s donjom
kriticnom temperaturom (eng. lower critical solution temperature, LCST) sustav je homogen
pri temperaturi ispod LCST-a, dok iznad donje kriti¢ne temperature dolazi do razdvajanja faza
kapljevina — kapljevina. Suprotno od sustava s donjom kritiénom temperaturom, hidrogelovi
koji nastaju hladenjem polimerne otopine imaju gornju kriticnu temperaturu (eng. upper

critical solution temperature, UCST) [15, 19].

T \ > T Homogeno podrucje
> 4
P UCST

/,

\ Heterogeno
\\ podrugje

\

A > o

—

. Heterogeno podrudje
Homogeno podrudje

¢ ¢

(a) (b)

Slika 8. Polimerni sustav s a) donjom (LCST); b) gornjom (UCST) kriti¢cnom temperaturom
[1].
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U vodenim polimernim otopinama tri su vrste medudjelovanja: polimer-voda, polimer-
polimer i voda-voda. U LCST-sustavima, porastom temperature vodikove veze izmedu
dok medudjelovanja polimer — polimer i voda — voda postaju izraZenija. Veéi broj veza
izmedu istovrsnih molekula rezultira povecanjem entropije (AS). Slobodna entalpija

(Gibbsova energija, AG) ovisi o entalpiji (AH), entropiji i temperaturi (T):

AG = AH - TAS 1)

Porastom temperature, negativni temperaturno-entropijski ¢lan -TAS u jednadzbi (1) moze
prevladati pozitivnu entalpiju Sto rezultira snizenjem vrijednosti Gibbsove energije i
reverznim stvaranjem fizikalnog hidrogela koji ponovnim snizenjem temperature ispod donje

kriti¢ne temperature se vraca u stanje otopine [15, 20].

Kitozan/poliol

Poliol posjeduje sposobnost stabilizacije polimernih molekula u vodenom mediju uslijed vece
hidratacije makromolekula. Kada se u kitozanskoj mrezi nalaze komponente s hidroksilnim
skupinama, kitozanski lanci ne mogu stvarati hidrogel pri niskim temperaturama. Medutim,
porastom temperature dolazi do povecanja energije molekula vode te njihovog odvajanja od
makromolekula kitozana, §to povecava interakcije kitozan — kitozan, tj. stvaranje hidrogela
[21].

Kitozan/hidroksibutil

Hidroksibutilne skupine vezane su na hidroksilne i amino skupine kitozana, te takav kompozit
brzo stvara hidrogel pri povisenoj temperaturi. Na temperaturi ispod LCST-a vodikove veze
postoje izmedu —OH skupina hidroksibutila, -OH i —NH, skupina kitozana i —OH skupina
hidroksibutila i vode, tj. moze se zakljuciti da su hidroksibutil kitozanski lanci okruzeni
molekulama vode. Kada je temperatura visa od LCST-a vodikove veze slabe. Molekulama
vode se povisuje energija i vise ne okruzuju makromolekule hidroksibutil kitozana. Veze
izmedu molekula hidroksibutil kitozana jacaju Sto rezultira stvaranjem gela. Ovaj prijelaz je
reverzan [21]. Chen i sur.[22] pripravili su ovakav hidrogel sa sol — gel prijelazom nakon

60 sekundi inkubiranja pri 37 °C.
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Kitozan/PEG

Polietilen glikol, PEG, koristi se u biomedicini zbog hidrofilnosti, biokompatibilnosti i
netoksi¢nosti. Otopina PEG-a je nestabilna pri poviSenim temperaturama zbog prijelaza u
manje polarno stanje uslijed ¢ega je polimerni sustav Kitozan/PEG toplinski osjetljiv. Pri nizoj
temperaturi, kitozanski lanci su prekriveni molekulama vode vezanim vodikovim vezama.
Vodikova veza se stvara izmedu hidrofilnih grupa PEG-a i molekula vode. Povecanjem
temperature dolazi do pucanja vodikovih veza i povecanja hidrofobnih svojstava lanaca
kitozana. Polimerni sustav kitozan/PEG gelira opisanim mehanizmom kada je udio PEG-a

najmanje 44 — 55%. Mehanizam geliranja prikazan je naslici 9 [21].

Kitozan

Slika 9. Interakcije kitozan/PEG sustava pri reverznom sol — gel prijelazu [21].

Kitozan/PNIPAAM

Poli(N-izopropilakrilamin), PNIPAAmM poznati je temperaturno osjetljivi polimer. Prijelaz iz
hidrofilne u hidrofobnu strukturu dogada se pri temperaturi 30 — 35 °C (LCST sustav). Ispod
LCST-a PNIPAAmM je dobro topljivi u vodi, dok iznad dolazi do slabljenja veza izmedu
polimera i vode i prijalaza u hidofobnu strukturu. Kombinacija kitozana i PNIPAAm-a je
medu najcesce istraZivanim temperaturno osjetljivim hidrogelovima. Na LCST temperaturu
utjeCe PNIPAAm dok dodatak kitozana ne mijenja temperaturu prijelaza iz stanja sola u stanje

gela.

Kitozan/Pluronic®

Triblok kopolimer poli(etilen oksid) — poli(propilen oksid) — poli(etilen oksid), PEO-PPO-
PEO, (Pluronic®) je temperaturno osjetljiv polimer. LCST se moze kontrolirati udjelom
hidrofobnog PPO segmenta prema hidrofilnom PEO segmentu. Veci udio PPO-a pridonosi
nizoj LCST vrijednosti. Ve¢ina PEO-PPO-PEO ima LCST iznad tjelesne temperature dok
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PluronicF127 gelira pri 25 °C. Kitozan/PluronicF127 gelira pri temperaturi 30 — 35 °C. Na
slici 10 shematski je prikaz reverznog prijelaza kitozan/Pluronic® sustava [21].

——— Kitozan = Phrronic * Voda

Slika 10. Interakcije kitozan/Pluronic® ovisno o temperaturi [21].

2.3.4. Geliranje neutralizacijom potpomognuto temperaturom

Geliranje inicirano promjenom pH vrijednosti moguce je provesti na pH osjetljivim
polimerima kao $to je kitozan. Kitozan je topljiv pri nizoj pH vrijednosti, a nakon injektiranja
u tijelo uslijed porasta pH, kitozan prelazi u stanje hidrogela. U razrijedenim kiselinama
(pH < 5) kitozan postaje topljiv uslijed protoniranja amino skupina u polimernom lancu.
Topljivost kitozana ovisi o pH vrijednosti medija, molekulskoj masi, stupnju deacetiliranja i
Cistoci sirovine. Kako je pK, kitozana 6,5, pri fizioloskim uvjetima kitozan stvara hidrogel

deprotoniranjem funkcionalnih skupina.

Kitozan/glicerofosfat

Kitozan/glicerofosfat (kitozan/GP) je temperaturno osjetljiva otopina posebna po sol — gel
prijelazu pri tjelesnoj temperaturi. Kitozan/GP je fizikalni hidrogel koji se stvara pri
poviSenim temperaturama pri kojima su vodikove veze izmedu kitozan/GP 1 vode nestabilne.
Kitozan/GP hidrogel ima heterogenu mikrostrukturu s podru¢jima veceg udjela vode ili
polimera (agregati polimernih lanaca). GP u polimernoj otopini povecava pH vrijednost do
7.0 — 7.4. Takoder, sprjeCava prebrzo geliranje kitozanske otopine (prije injektiranja)
vezanjem fosfatne skupine s protoniranim amino skupinama kitozana, tj. dovodenjem
glicerolnih skupina izmedu lanaca kitozana. Pri niskim temperaturama GP poti¢e hidrataciju

kitozanskih lanaca i veze kitozan — voda, sprjecavaju¢i hidrofobne interakcije. Povisenjem
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temperature molekule vode izmedu lanaca kitozana se uklanjaju pomoc¢u glicerolnih skupina
Sto potice geliranje. GP nakon geliranja ne zaostaje u hidrogelu ve¢ slobodno izlazi procesom

difuzije [21]. Ovakav tip geliranja ostvariv je upravo zbog polielektolitne prirode kitozana.

Kitozan/NaHCO;

Temperaturno osjetljivi gelovi na temelju kitozana geliraju pri 37 °C §to ih ¢ini idealnima za
stvaranje injekcijskih hidrogelova. Fazna transformacija iz homogenog u heterogeni sustav
povezana je s vezama kitozan — voda, kitozan — kitozan i molekule vode, te ovisi 0 stupnju
deacetilacije i molekulskoj masi kitozana. Brzina geliranja ovisi o stupnju deacetilacije,
temperaturi, pH vrijednosti medija i dodatnoj tvari za geliranje (neutralizaciju) [13]. Jedan od
jednostavnijih i djelotvornih nacina geliranja kitozana je temperaturno osjetljiva neutralizacija
pomoc¢u natrijeva hidrogenkarbonata (NaHCOg3). Ispod temperature faznog prijelaza,
makromolekule Kkitozana zadrzavaju se u otopini zahvaljuju¢i otapalu koje ga okruzuje,
vodikovim vezama izmedu hidrofilnih dijelova makromolekule i molekula vode. Porast
temperature uzrokuje slabljenje vodikovih veza izmedu kitozana i vode te jacanje kitozan —
kitozan interakcija (dipolne, vodikove, van der Waalsove i dr.), tj. makromolekule kitozana se
pocinju medusobno priblizavati §to vodi ka promjeni orijentacije u oblik klupka i stvaranjem
hidrogela [14, 20, 23]. Na slici 11 prikazan je mehanizam geliranja kitozana dodatkom

natrijeva hidrogenkarbonata pri tjelesnoj temperaturi.

- [

Ni-ia*

NaHCO:3
TV

— | CHT-NH:2 + Na2COs + CO2 ™M+ H20
pHM 37°C

: + CHzCOOr
+

g

NH2

H*

Slika 11. Mehanizam geliranja (neutralizacije) kitozana s natrijevim hidrogenkarbonatom.

Geliranje kitozana uz pomo¢ natrijeva hidrogenkarbonata temelji se na raspadu natrijeva
hidrogenkarbonata uslijed niske pH vrijednosti kitozanske otopine. Raspad natrijeva
hidrogenkarbonata (jednadzba 2) popracena je oslobadanjem ugljikova (IV) oksida (CO>) pri
¢emu dolazi do neutralizacije, odnosno pocetka taloZenja kitozana. Takoder, oslobodeni CO;

moze povecati poroznost hidrogela.
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2 NaHCO3 — Na,CO3 + CO, + H,O (1 temp.) 2

Tijekom umijesavanja NaHCOj3, kitozan je djelomi¢no neutraliziran i doveden blizu tocke
talozenja. Potom se sustav kitozan/NaHCOj3 zagrijava na tjelesnu temperaturu pri cemu dolazi
do deprotoniranja kitozana. Ukoliko je koncentracija NaHCOj3; dovoljna za deprotoniranje
svih amino skupina kitozana, do¢i ¢e do sol — gel prijelaza. UmreZivanje izmedu kitozana 1
NaHCOg3 ne postoji, nego je geliranje rezultat neutralizacije kitozana koje je potpomognuto
poviSenjem temperature. Nastala sol Na,COj3 kao produkt geliranja nije toksi¢na, te izlazi iz

hidrogela procesom difuzije [14].

2.4. Injekcijski hidrogelovi za obnovu kostanog tkiva

Prisutnost apatita u hidrogelu poboljsava proliferaciju, diferencijaciju mati¢nih stanica
u osteoblastne (koStane) stanice in vitro i stvaranje novog kostanog tkiva in vivo. Istrazivanja
pokazuju da hidroksiapatit (HA, Caio(PO4)s(OH),) moze znacajno povecati biokompatibilnost
1 bioloSku aktivnost umjetnih biomaterijala koriStenih za inZenjerstvo koStanog tkiva posebice
ukoliko se stvara nestehiometrijski hidroksiapatit (Caio-x(HPO4)x(PO4)s-x(OH)2x) S omjerom
kalcija i fosfata Ca/P # 1,67. Osim visoke biokompatibilnosti, hidroksiapatit poti¢e brzu
obnovu kosti i izravno se veze na obnovljenu kost uz izostanak imunoloske reakcije, dok se
ostali  bioaktivni materijali veZzu preko stvorenog karbonatnog hidroksiapatita
(Ca10-x2[(PO4)s-x(CO3)x][(OH)2-2y(CO3)y]). Nestehiometrijski hidroksiapatit ima mogucénost
supstitucije razli¢itih iona poput Na*, K*, Mg®, Sr**, CI', F, HPO,*. lonska supstitucija
utjeCe na apsorpciju proteina na samu okosnicu [16-18]. Sposobnost ionske supstitucije
omogucuje pripravu nestehiometrijskog hidroksiapatita vece bioresorpcije in vitro i in vivo.
Vecina sintetskih hidroksiapatita je stehiometrijska, dok su hidroksiapatiti dobiveni iz
prirodnih izvora nestehiometrijski. Nestehiometrijski hidroksiapatit omogucuje stvaranje

bioloskog hidroksiapatita i time je pogodniji za obnovu kostanog tkiva [24-27].

Metoda taloZenja je najjednostavnija metoda pomocu koje se HA dobiva pri sobnoj
temperaturi. Ova se metoda temelji na reakciji izmedu iona kalcija i fosfata pri kontroliranoj
temperaturi i pH vrijednosti. Takoder, na veli¢inu i oblik kristala hidroksiapatita utjece i
polimerna matrica unutar koje se sintetiziraju. Kitozanska matrica utjece na oblik i rast
kristala HA zbog organsko — anorganskih interakcija izmedu komponenata (kovalentne veze,

ion-dipolne veze, stvaranje kompleksa Ca®* s hidroksilnim, amino ili acetilamino skupinama).
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U ovom istrazivanju za sintezu hidroksiapatita primijenjena je metoda talozenja pri kojoj su
kao izvori kalcijevih i fosfatnih iona koristeni kalcijev karbonat (CaCOs3) i urea fosfat (UPH,
H3PO4*x(NH2),CO). Zbog prisutnosti karbonatnih iona moguce je dobivanje karbonatnog
hidroksiapatita, a kontrolom pH vrijednosti moze se posti¢i transformacija hidroksiapatita
hidrolizom iz primarno stvorenog oktakalcij hidrogenfosfata pentahidrata (OCP,
CagH,(P0O,4)sx5H20). Sinteza karbonatnog hidroksiapatita od posebnog je interesa u
istrazivanjima zbog strukturne sli¢nosti mineralnoj fazi prirodnog kostanog tkiva. Supstitucija
karbonatnim ionima moguca je na mjestu hidroksilne i fosfatne skupine hidroksiapatita [27,
28].

Struktura OCP-a gradena je od naizmjeni¢nog slaganja apatitnog i hidratizirajuéeg
sloja §to Cini slojevitu strukturu. Slojevi su medusobno povezani van der Waalsovim
privlacnim silama ili vodikovim vezama. Kristali OCP-a su mali i gotovo uvijek plocastog
oblika. Materijali s OCP-om pokazuju bolju obnovu kostanog tkiva od materijala koji sadrze
samo hidroksiapatit kao bioaktivhu komponentu. To moze biti posljedica bolje bioloske
aktivnosti OCP kristala koji pospjeSuju diferencijaciju koStanih stanica (osteoblasta i
osteoklasta) in vivo. OCP ima utjecaj na aktivnost osteoblasta pri prijelazu u svoje
termodinamicki stabilnije stanje (HA) pri fizioloskim uvjetima. Pozitivni efekt OCP-a ovisi 0
kristalnoj strukturi i morfologiji, koji opet ovise o nacinu pripreme. OCP je prekursor
bioloskiog apatita (karbonatnog hidroksiapatita) $to upucuje na potencijalno vecu biolosku

aktivnost pripravljenih OCP-hidrogelova [29, 30].

Kako se dobiveni materijali namjeravaju primijeniti u obnovi malih kostanih defekata,
prisutnost kalcijeva fosfata u hidrogelu smatra se pozeljnim. Dobiveni hidrogelovi s
hidroksiapatitom kao anorganskom fazom namjeravaju se koristiti za popunjavanje Supljina i
defekata kostanog tkiva malih dimenzija za koje nisu potrebna dobra mehanicka svojstva, te

kao ,,dostavljaci* mati¢nih stanica.
2.5. Citotoksi¢nost injekcijskih hidrogelova

Kitozan je prirodni polimer siguran za ljudsko tijelo. Sadrzi pozitivno nabijene amino
skupine koje pozitivno utjecu na adheziju stanice negativnog povrsinskog naboja. Prijasnja

istrazivanja su pokazala da epitelne stanice rastu na filmu kitozana, ali da je stani¢na adhezija

i rast otezan kod nasadivanja stanica na hidrogel. In vitro ispitivanje citotoksi¢nosti u
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hidrogelu pokazalo je da ljudske kozne stanice (fibroblasti), stanice misi¢a i endotelne stanice

se ne zadrzavaju niti rastu na povrsini hidrogela ako je geliranje potaknuto UV zraenjem.

Proveden je veliki broj in vitro istrazivanja s razli¢itim vrstama stanica te in vivo uzgajanja
kitozan/glicerofosfat hidrogelova s razli¢itim stupnjem deacetilacije kitozana (40 — 50%).
Netoksi¢nost tih gelova potvrdena je s 80% stani¢nog prezivljavanja kroz nekoliko tjedana.
Stupanj deacetilacije kljucan je za brzinu razgradnje i imunoloski odgovor tijela. Nizi stupanj
deacetilacije rezultira kratkim vremenom zadrzavanja u tijelu 1 ve¢om imunoloSkom

reakcijom [16].

2.5.1. Metode procjene Zivotne aktivnosti stanica

MTT test

MTT test daje procjenu vijabilnosti (prezivljavanja) stanica mjerenjem aktivnosti
mitohondrijskog enzima koji reducira tetrazolijeve soli (MTT) na formazan topljiv u
zakiseljenom izopropilnom alkoholu. Dobiveno ljubic¢asto obojenje analizira se
spektrofotometrijski na odredenoj valnoj duljini. Koli¢ina nastalog formazana direktno je
proporcionalna broju zivih stanica. MTT test za odredivanje citotoksi¢nosti odobren je kao
standardizirani test od strane Medunarodne organizacije za standarde (ISO). Materijal se
smatra citotoksi¢nim ako je vijabilnost stanica ispod 70% 0d pocéetnog broja nasadenih stanica

[31].

MTT test moze biti: 1) direktan pri ¢emu se ispituje vijabilnost nasadenih stanica
direktno na materijalu; 2) indirektan gdje se citotoksi¢nost materijala ispituje preko hranjenja
prethodno uzgojenih stanica ekstraktom medija u kojem se materijal inkubirao. Direktan MTT
test osim citotoksi¢nosti daje uvid 1 u proliferaciju stanica na trodimenzijskoj okosnici, te

realniju informaciju utjecaja materijala na migraciju i rast nasadenih stanica.

wLive/dead* metoda

Za razliku od MTT testa koji kvantitativno odreduje prezivjele stanice, live/dead metoda je
kvalitativna. Live/dead najCesce je primjenjivana metoda ispitivanja citotoksic¢nosti i
distribucije zivih i mrtvih stanica na ispitivanom materijalu. Metoda se temelji na tehnici
bojanja ¢iji se rezultat prati fluorescentnom mikroskopijom. Svaka stanica sadrzi enzim
esterazu koji u reakciji s bojom acetometoksi kalcein (kalcein AM, C4sHasN20O23) hidrolizom
stvara kalcein zelene fluorescencije. Za razliku od kalceina, etidijum homodimer (EthD-1)
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ulazi u stanice s oSteCenom membranom te nakon vezanja s nukleinskim kiselinama (DNK)
boji stanicu crveno. EthD-1 ne oStecuje niti reagira s Zivim stanicama. Prednost ove metode je
sto su kalcein AM i EthD-1 nefluorescentni spojevi prije reakcije sa zivim, odnosno mrtvim

stanicama, te ne interferiraju s pozadinskim zra¢enjem [23].
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3. Eksperimentalan dio

3.1. Materijali

Za pripravu istrazivanih materijala koristeni su:
e Kitozan, CHT, M,, = 100 — 300 kg/mol, stupanj deacetilacije, DD = 0,95 — 0,98
(Across Organics, Belgija)
e Octena kiselina, CH3COOH, (POCH, Poljska)
e Kalcijev karbonat, kalcit, CaCOg, p.a. (TTT, Hrvatska)
e Urea fosfat, UPH, CO(NH,),xH3PO, (Sigma-Aldrich, SAD)
e Natrijev hidrogenkarbonat, NaHCO3; (Gram-Mol, Hrvatska).

3.2. Sinteza materijala

Priprava materijala moze se podijeliti u dva dijela: 1) sinteza hidroksiapatita unutar
otopine kitozana (CHT-HA) in situ metodom; 2) priprava kompozitnih injekcijskih

hidrogelova uz pomo¢ gelirajuceg agensa, natrijeva hidrogenkarbonata (NaHCO3).

3.2.1. In situ sinteza hidroksiapatita u otopini kitozana

In situ sinteza hidroksiapatita u otopini kitozana provedena je na sljede¢i nacin:
kitozan je otopljen u 0,36 % otopini octene kiseline (HAc) s konaénim masenim udjelom od
1,2%. Potom, dodana je odgovarajuca koli¢ina kalcita do njegove potpune suspenzije u
polimernoj otopini. Nakon potpunog suspendiranja kalcita, dodana je odgovarajuca koli¢ina
uree fosfata (UPH) kako bi se postigao Ca/P omjer od 1,67. Reakcija se provodila sljedec¢a
4 dana na temperaturi od 50 °C. Prekursori kalcijevih i1 fosfatnih iona dodani su u
odgovaraju¢im koli¢inama kako bi kona¢ni maseni udio in situ sintetiziranog HA u

kompozitnoj suspenziji iznosio 30% (slika 12).

3.2.2. Priprava injekcijskog hidrogela

Kompozitna kitozan-hidroksiapatit suspenzija (CHT-HA) pripravljena prema
poglavlju 3.2.1. koriStena je za sintezu injekcijskih hidrogelova. Prethodno dobivena

CHT-HA suspenzija ohladena je na temperaturu od 10 °C uz pomo¢ ledene kupelji. U tako
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ohladenu suspenziju dodana je vodena otopina natrijeva hidrogenkarbonata razlicitih
koncentracija od 0,04 mg/L, 0,053 mg/L i 0,067 mg/L. Homogenizacija CHT-HA/NaHCO3;
sustava vrsila se 30 sekundi uz snazno mijesanje. Nakon homogenizacije sustav je inkubiran
na 37 °C kako bi se potaknulo geliranje. Dobiveni fizikalno-umrezeni hidrogelovi imenovani
su Gel-L, Gel-M i Gel-H.

Kitozan 4d,50°C

NaHCO, CHT-HA XRD

Homogenizacija 10 °C suspenzija FTIR

-

# Nestandardizirani »Live/dead”
test

Slika 12. Dijagram toka priprave istrazivanih materijala.

3.3. Karakterizacija

3.3.1. Vrijeme geliranja

Vrijeme geliranja hidrogelova razli¢itih koncentracija geliraju¢eg agensa procijenjeno
je nestandardiziranom metodom. Nakon homogenizacije CHT-HA/NaHCO; sustava pri
temperaturi nizoj od 10 °C, 200 uL pojedine CHT-HA/NaHCOj3 suspenzije otpipetirano je u
mikrotitarsku ploCicu s 24 bunarica. Potom, mikrotitarska plocica inkubirana je na
37 °C radi geliranja. Nakon dvije minute inkubacije, ispitana je strukturna stabilnost
dobivenih fizikalno-umrezenih gelova, Gel-L, Gel-M i Gel-H, pomo¢ metalne lopatice. Kao
kontrolni uzorak koristila se CHT-HA suspenzija bez gelirajuceg agensa.
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3.3.2. Mjerenje pH vrijednosti hidrogela

pH vrijednost CH-HA/NaHCO; sustava razli¢itih koncentracija gelirajuéeg agensa
mjerena je prije i nakon geliranja na Schottovom CG 842 pH-metru uz BlueLine 14 elektrodu

s preciznos¢u od pH = 0,01.
3.3.3. Infracrvena spektroskopska analiza s Fourierovim transformacijama

Dobiveni materijali suseni su pri 40 °C i Kkarakterizirani infracrvenom
spektroskopskom analizom s Fourierovim transformacijama (FTIR). FTIR spektri istrazivanih
sustava snimljeni su ATR-FTIR Bruker Vertex 70 spektrometrom s dijamantnim Kkristalom.
Spektri su snimani 16 puta u apsorpcijskom rezimu i rasponu mjernog podrucja od 4000 do

400 cm™ s rezolucijom od 4 cm™ pri 20 °C.
3.3.4. Kvalitativna rendgenska difrakcijska analiza

Mineraloski sastav suSenih hidrogelova odreden je rendgenskom difrakcijskom
analizom (XRD) na Shimadzu XRD-6000 instrumentu s CuK, zra¢enjem pri 40 kV i 30 mA,
u mjernom podruéju kuteva 5° < 26 < 70° brzinom snimanja od 0,2 °/s. ldentifikacija
kristalnih faza provedena je uz pomo¢ ICDD baze podataka (engl. The International Centre

for Diffraction Data).
3.3.5. Udio vode u hidrogelu

Udio vode u fizikalno-umreZzenom hidrogelu odreden je gravimetrijskom metodom.
Geliranje CHT-HA/NaHCOj3; suspenzije provodilo se 10 minuta pri 37 °C nakon Cega se
uzorak vagao (m(mokri)). Potom je hidrogel susen na 50 °C 4 dana kako bi se odredila masa
suhog uzorka, m(suhi). Udio vode u fizikalno-umrezenom hidrogelu izraunat je prema
jednadzbi 3:

m(mokri)—m(suhi) (3)

w (vOda) - m(mokri)

Apsorpcija vode fizikalno-umrezenog gela odredena je gravimetrijskom metodom pri

37 °C uz fosfatni pufer (PBS, engl. phosphate buffer saline, pH = 7,4) kao ispitivani medij.
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3.3.6. Pretrazna elektronska mikroskopija

Morfologija liofiliziranih  hidrogelova istrazena je pretraznom elektronskom
mikroskopijom (SEM) na instrumentu TESCAN Vega3SEM Easyprobe pri energiji
elektronskog snopa od 10 kV. Neposredno prije snimanja, uzorci su izlozeni utjecaju plazme

zlata i paladija 120 sekundi.

3.4. Reoloska svojstva

Reoloska svojstva hidrogela ispitivana su na reometru Discovery HR-2 Hybrid
Rheometer (TA Instruments) pri 37 °C s Peltier plo¢icom za sprjeéavanje isparavanja vode.
Provedena su ispitivanja utjecaja vremena (ts), smi¢ne deformacije (y) i kutne frekvencije (w)
na smi¢ni modul pohrane (G') i gubitka (G") hidrogela. Sva mjerenja izvedena su na plocici
promjera 20 mm s razmakom nepomicne 1 pomicne ploc¢ice od 940 um pri ¢emu je koriSten

volumen ispitivanog uzorka od 322 puL.

Vremenska ovisnost smi¢nog modula pohrane i gubitka ispitivana je na in Situ
geliranju uzorka hidrogela pri smi¢noj deformaciji od 2% i kutnoj frekvenciji od
0,2 Hz.

Utjecaj amplitude deformacije na ¢vrstocu fizikalno-umrezenog hidrogela pracen je u
rasponu deformacija od 0,01 do 100% pri frekvenciji od 0,2 Hz.

Ovisnost modula pohrane i gubitka fizikalno-umreZzenog hidrogela o frekvenciji
ispitan je u podrucju kutne frekvencije od 100 do 0,01 Hz pri konstantnoj deformaciji

linearnog viskoelasticnog podru¢ja hidrogela.

3.5. Bioloska karakterizacija

Za biolosku evaluaciju injekcijskih hidrogelova, provedene su sinteze materijala s
polaznim komponentama steriliziranima UV zracenjem u trajanju od 15 minuta, odnosno
filtriranjem kroz sterilne filtre s porama od 0.22 um ((TPP), Svicarska). Bioloska
karakterizacija sterilnog hidrogela ukljucuje analizu citotoksic¢nosti ekstrakta hidrogela na
vijabilnost misjih stanica fibroblasta, te evaluaciju Zzivotne aktivnosti misjih fibroblasta

inkapsuliranih u hidrogelu u trajanju do 7 dana uzgoja.
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3.5.1. Citotoksi¢nost hidrogela

Analiza citotoksiCnosti ispitana je na misjim stanicama embrionalnih fibroblasta,
ekstraktom hidrogela namakanog u bioloskom mediju. Analiza je provedena u triplikatima.
Sterilni hidrogel namakan je 24 sata u bioloSkom mediju. Dobiveni ekstrakt koristen je za
hranjenje uzgojenih misjih fibroblasta. Kao negativna kontrola citotoksicnosti uzet je

standardni bioloski medij (DMEM, engl. Dulbecco's Modified Eagle's Medium).

U meduvremenu, mi$je stanice fibroblasta uzgajane su u DMEM mediju nadopunjenom s
10% govedeg seruma u atmosferi zraka s 5% CO, pri 37 °C. Prije presadivanja, konfluentnost
(raSirenost) stanica (80 — 90 %) provjerena je invertnim mikroskopom (Zeiss, Axiovert 40
CFL). Odvajanje stanica provedeno je tripsinizacijom uz pomo¢ otopine enzima tripsina
(0,25%) u atmosferi zraka s 5% CO; pri 37 °C na 5 min, nakon ¢ega je dobivena suspenzija
stanica. Stanice su nasadene na mikrotitarsku ploc¢icu s 96 bunarica (5 % 10° stanica/bunaric),
te inkubirane u atmosferi zraka s 5% CO, pri 37 °C.

Nakon jednog dana inkubacije, DMEM medij je zamijenjen s ekstraktom hidrogela. Nakon 1,
2 1 3 dana uzgoja proveden je MTT test uz (3-(4,5-dimetiltiazol-2-ilo)-2,5-difeniltetrazol
bromid) (Sigma-Aldrich, SAD). Mijerenje je provedeno na ¢itatu mikrotitarskih plocica
ThermoLabSystems MultiskanEX Microplate Reader pri valnoj duljini od 570 nm.

3.5.2. Zivotna aktivnost inkapsuliranih stanica

Postupak odvajanja uzgojenih misjih stanica fibroblasta opisan je u poglavlju 3.5.1.
Dobiveni stani¢ni pelet koristen je za inkapsulaciju stanica s gustocom 1 x 10° stanica/200 pL
CHT-HA/NaHCO; suspenzije u mikrotitarskoj plo€ici s 24 bunari¢a. Uzorci su inkubirani u
DMEM mediju nadopunjenom s 10% govedeg seruma u atmosferi zraka s 5% CO; pri 37 °C
na 1, 2, 317 dana. Svjezi medij mijenjan je svaka tri dana.

Zivotna aktivnost misjih stanica fibroblasta inkapsuliranih u hidrogelu u periodu od 1, 2, 3 i
7 dana istrarena je pomoéu ,live/dead“ metode bojanja uz primjenu Live/Dead®
Viability/Cytotoxicity Kit (Invitrogen). Nakon odredenog vremena, uzorci hidrogelova s
inkapsuliranim stanicama ispirani su tri puta PBS puferom radi uklanjanja seruma i fenolnog
crvenila, te inkubirani s 2 pmol/dm® otopinom kalcein-acetoksimetila (kalcein-AM) i
4 umol/dm?’ otopinom etidij homodimera (EthD-1) na 37 °C u atmosferi zraka s 5% CO, na

30 minuta. Obojani uzorci istrazeni su uz pomo¢ fluorescentnog mikroskopa (Axiovert 200
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M, Zeiss, Gottingen, Germany uz AxioVision software 4.5). Zive stanice obojane kalceinom

javljaju se u zelenoj boji, a mrtve obojane EthD-1 u crvenoj.
3.6. Statisticka obrada
Rezultati eksperimentalnih mjerenja izrazeni su kao srednja vrijednost + standardno

odstupanje. Statisticka usporedba dviju grupa uzoraka provedena je ANOVA analizom uz

znacajnu razliku p < 0,05.
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4. Rezultati 1 rasprava

4.1. Vrijeme geliranja hidrogelova

Vrijeme geliranja hidrogelova s razli¢itom koncentracijom NaHCOj3 procijenjeno je na
temelju stabilnosti gelova nakon 2 minute inkubacije pri 37 °C (slika 13). Stabilnost
hidrogelova ispitana je na 200 puL pojedinog hidrogela, ¢iji volumen odgovara volumenu za
buduca in vitro uzgajanja. Pripremljeni hidrogelovi se namjeravaju koristiti kao stani¢ni
,,dostavlja¢i” mati¢nih stanica za obnovu manjih kostanih oboljenja. Prema Spiceru i sur. [32]
defekt kriticne veli¢ine (engl. critical size defect) je defekt najmanje dimenzije koji nema
moguénost potpunog obnavljanja tijekom zivota organizma. Kriticna veli¢ina defekta definira
se kao 2 — 2,5 puta dulja od promjera oboljelog dijela kosti. Promjer defekta kriti¢ne veli¢ine
kod miSa iznosi 5 mm, psa 20 mm, ovce 22 mm, a majmuna i zeca 15 mm [33]. Medutim,
kritiéni promjer nije moguce strogo definirati jer ovisi o starosti Zivog organizma, poloZaju
kostanog defekta u tijelu, strukturi i prokrvljenosti kosti, mehanickom optere¢enju kojem je
izlozena ozlijedena kost itd. Utvrdene vrijednosti mogu posluziti za usmjerenje istrazivanog
volumena fizikalno-umrezenog hidrogela [34]. Stoga je za procjenu brzine geliranja
hidrogelova koriStena mikrotitarska ploCica s 24 bunari¢a kojoj promjer bunari¢a iznosi
15,6 mm.

Za isto vrijeme inkubacije, struktura hidrogelova s nizom koncentracijom NaHCO;
(Gel-L i Gel-M) se dezintegriarala, dok je Gel-H pokazao zadrzani oblik i stabilnu strukturu
nakon ispitivanja metalnom lopaticom. Polimerna suspenzija CHT-HA bez geliraju¢eg agensa
nije promijenila svoj oblik. Koncentracija NaHCO3; u ukupnom volumenu hidrogela Gel-L
iznosi 5,2 mg/mL, Gel-M 7,0 mg/mL, te u Gel-H 8,7 mg/mL. Ovakvom procjenom brzine
geliranja moze se zakljuciti da povecanjem koncentracije NaHCO; u hidrogelu brzina

fizikalnog umrezivanja raste.
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t =0 min t=2 min

Slika 13. Stabilnost hidrogelova inkubiranih pri 37 °C.

Za primjenu istrazivanog injekcijskog hidrogela potrebno je posti¢i najve¢u mogucu
brzinu fizikalnog umreZivanja kako bi injektiranje 1 sam postupak fizikalnog umreZivanja
vremenski krace trajao. Dodavanje NaHCO; u neogranicenim koli¢inama za postizanje
najvece brzine geliranja moglo bi uzrokovati narusavanja ravnoteze natrija u tretiranom dijelu
tkiva, te promjenu mineralosSkog sastava samog biomaterijala. Referentne vrijednosti natrija u
intersticijskoj tekucini i plazmi su u rasponu 135 — 145 mmol/L i svako naruSavanje ravnoteze
natrija ima klini¢ke posljedice. Koncentracija natrija u uzorku Gel-H iznosi 103,5 mmol/L, te

injektiranjem takvog hidrogela u osteceno tkivo nema narusavanja homeostaze [35].

Bitno svojstvo stani¢nih ,,dostavljaca“ i injekcijskih hidrogelova je pH vrijednost.
Preniska (pH < 6,8) ili previsoka (pH > 8) pH vrijednost hidrogelova moze Stetiti okolnom
tkivu 1 stanicama suspendiranima u takvom injekcijskom ,dostavljacu”. pH vrijednost
hidrogela utjeCe na vijabilnost (prezivljavanje) stanica te bi optimalna vrijednost za
prezivljavanje stanica i smanjenje imunoloskog odgovora tijela trebala biti u rasponu 6,9 — 7,8
(6,8 — 8) [36,37]. pH vrijednost CHT-HA suspenzije i pripravljenih hidrogelova mjerena je
neposredno nakon umijesavanja NaHCOg (pri 10 °C), te nakon 24 sata fizikalnog umrezivanja
tijekom inkubiranja pri 37 °C (tablica 3), pri ¢emu je vidljivo da su pH vrijednosti svih

pripravljenih hidrogelova unutar dozvoljenog raspona.
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Tablica 3. pH vrijednosti CHT-HA suspenzije, Gel-L, Gel-M i Gel-H prije (T=10 °C) i

nakon fizikalnog umrezivanja (T = 37 °C).

 Tommleat e e

pH (10 °C) 6,80 6,96 7,01
pH (37 °C, 24 h) 5,88 7,33 7,29 7,28

Vaznost pH vrijednosti prije geliranja je u prezivljavanju stanica suspendiranih u polimernoj

suspenziji s gelirajuéim agensom pri nizoj temperaturi. Prema izmjerenim vrijednostima,
hidrogel Gel-H posjeduje najpogodniju pH vrijednost za suspendiranje i inkapsuliranje

stanica.

Osnovni medij za uzgajanje stanica, DMEM, sadrzi potrebne tvari za stani¢no prezivljavanje
tijekom in vitro kultura. Kod injekcijskih sustava, stanice su odredeni period izloZzene
materijalu bez direktnog doticaja s hranjivim tvarima, ¢ija difuzija ovisi o kemijskom sastavu
materijala. Stoga se kao potencijalni stani¢ni ,,dostavlja¢ hidrogel Gel-H pripravio uz
modifikaciju otopine gelirajueg agensa, odnosno uz otopinu NaHCO;3 pripravljenu u
bioloskom mediju, DMEM (Gel-H_DMEM). pH DMEM medija iznosi 7.4, dok je pH
potpuno fizikalno-umrezenog hidrogela Gel-H_DMEM 7,70 [38]. pH Gel-H_DMEM
pogodan je za suspendiranje stanica, iako zbog priblizavanja pH vrijednosti 8 postoji
mogucnost blage imunoloske reakcije tijela. Medutim, ustanovljeno je da je imunoloski
odgovor tijela na blago luznati sustav manji u odnosu na blago kiseli. Stoga je Gel-H_DMEM
potencijalno prihvatljiv za inkapsuliranje i injektiranje stanica u osteéeno tkivo manjih

dimenzija [39].

4.2. FTIR spektroskopija

Na slici 14 nalaze se FTIR spektri kompozitnog materijala kitozana i hidroksiapatita
(CHT-HA) i fizikalno-umrezenih hidrogelova (Gel-L, Gel-M, Gel-H, Gel-H_DMEM), dok je
prasak hidroksiapatita (HA) koristen kao kontrolni uzorak za identifikaciju. 1z FTIR spektra
kompozita CHT-HA vidljive su vrpce karakteristiéne za kitozan: vrpce na 1676 i 1562 cm™
koje se pripisuju amid I i Il (NH-C=0) skupini, dok $iroka vrpca u podrucju valnih brojeva
3648 — 3022 cm™ odgovara preklapanju vrpci —NH, i —OH skupina i medumolekulskih veza
polisaharida. Pored kitozanskih vrpci, CHT-HA posjeduje vrpce karakteristi¢ne za fosfatne
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(PO4>) skupine hidroksiapatita na 1018 cm™ (v3), 962 cm™, 598 cm™ (v4*) i 557 cm™ (v4).
Osim fosfatnih vrpci, prisutna je i vrpca hidrogenfosfata (HPO4*) na 525 cm™ koja bi mogla
biti posljedica stvaranja druge kalcij-fosfatne faze, dikalcijeva hidrogenfosfata dihidrata
(brusita), kemijske formule CaHPO,4 x 2H,0 [22-24].
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Slika 14. FTIR spektri istrazivanih sustava (CHT-HA, Gel-L, Gel-M, Gel-H i Gel H_DMEM).

Spektar praska hidroksiapatita (HA) koriSten je za identifikaciju anorganske faze hidrogelova.

Sukladno CHT-HA kompozitu, hidrogelovi Gel-L, Gel-M, Gel-H i Gel-H DMEM takoder
pokazuju karakteristicne kitozanske vrpce kao i fosfatne vrpce na valnim brojevima
1020 — 1014 cm™, 599 — 595 cm™ i 559 — 555 cm™. Blagi pomaci fosfatnih vrpci mogu
ukazivati na potencijalne interakcije izmedu kitozana i in situ nastalog hidroksiapatita. VVrpca
karakteristicna za hidrogenfosfatnu skupinu brusita javlja se i kod hidrogelova Gel-L, Gel-M i

Gel-H na valnom broju 525 — 520 cm™. Spomenuta vrpca izostaje kod fizikalno-umrezenog
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hidrogela Gel-H_DMEM. Pretpostavlja se da je izostajanje HPO4* vrpce povezano s pH
vrijednosti Gel-H DMEM hidrogela koja utjeCe na sastav konacno stvorene kalcij-fosfatne
faze. pH vrijednost fizikalno-umrezenog hidrogela Gel-H DMEM visa je usporedno s ostalim
pripravljenim hidrogelovima te se pretpostavlja da u njemu postoje kalcij-fosfatne faze

stabilne pri viSim pH vrijednostima (pH > 7) [24 — 27].

Fizikalno-umreZeni hidrogelovi Gel-H i Gel-H_DMEM pokazuju apsorpcijsku vrpcu
na 875 cm™ koja bi mogla odgovarati HPO,* ili COs” skupini. U strukturu hidroksiapatita
mogu se ugraditi razliiti ioni, a supstitucije su moguce na mjestima kalcijevih, fosfatnih ili
hidroksidnih iona. Bioloski apatiti naj¢eS¢e imaju manjak kalcijevih iona i uvijek ugradene
COs” ione. Apatitna struktura moZe imati karbonatne skupine na mjestu OH™ (A tip
supstitucije) i PO,> iona (B tip supstitucije) ili pak hidrogenfosfatne ione na mjestu fosfatnih.
Prisutnost HPO,% ili COs® vrpce moZe ukazivati na stvaranje nestehiometrijskog
supstituiranog hidroksiapatita s manjkom kalcija sli¢nog bioloskom apatitu s Ca/P omjerom
razli¢itom od 1,67 [40]. Zbog preklapanja COs* vrpci na valnim brojevima 1450 i 1421 cm™
(identificiranih u kontrolnom HA uzorku), supstitucija in situ hidroksiapatita karbonatnim
ionima se ne moze potvrditi u kompozitnim materijalima.

Precizniju identifikaciju sastava hidrogelova Gel-H i Gel-H DMEM otezava i moguénost
nastajanja dodatne kalcij-fosfatne faze okta kalcij dihidrogenfosfata pentahidrata (OCP) ¢ija
se karakteristicna HPO4> vrpea takoder javlja na valnom broju od 875 cm™ (Gel-H), odnosnho
877 cm™ (Gel-H_DMEM) [41, 42]. Tijekom pripreme materijala za potencijalnu primjenu u
obnovi koStanog tkiva cilj je posti¢i stvaranje nestehiometrijskog hidroksiapatita. Medutim,
sinteza takvog hidroksiapatita moze rezultirati Stvaranjem drugih kalcij-fosfatnih faza.
Izostanak vrpci karakteristicnih za geliraju¢i agens NaHCO3; moze ukazivati potpuni raspad
istog tijekom fizikalnog umrezivanja gelova. ToCan mineraloski sastav istraZivanih sustava

odredit ¢e se pomoc¢u rendgenske difrakcijske analize.

4.3. Identifikacija mineraloSkog sastava hidrogela

Difraktogrami istrazivanih sustava CHT-HA, fizikalno-umrezenih hidrogelova Gel-L,
Gel-M, Gel-H, Gel-H_DMEM, te standarda hidroksiapatita (HA) dani su na slici 15.
Karakteristi¢ni §iroki maksimum kitozana na oko 26 = 21° jasno je vidljiv kod fizikalno-
umrezenih hidrogelova Gel-L, Gel-M, Gel-H i Gel-H_DMEM, dok je kod kompozita

CHT-HA intezitet kitozanskog maksimuma ,,priguSen” maksimumima anorganske faze.
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Prema rendgenskoj difrakcijskoj analizi (The International Centre for Diffraction Data, ICDD
baza podataka), kompozit CHT-HA pokazuje trofazni anorganski sustav: osim maksimuma
karakteristi¢nih za hidroksiapatit (HA, ICDD 9-432), prisutni su maksimumi okta kalcij
dihidrogenfosfata pentahidrata (OCP, ICDD 79-0423) i maksimum brusita (ICDD 11-0293)
vidljiv na 26 = 11,6°. HA je stabilna kalcij-fosfatna faza pri fizioloSkim uvjetima. Medutim,
povecanjem supstitucija u strukturi povecava se nestehiometrija (Ca/P # 1,67). Time se
njegova stabilnost smanjuje Sto je moguc¢i razlog postojanja triju kalcij-fosfatnih faza u
polaznom kitozan-hidroksiapatit sustavu, te u fizikalno-umrezenim hidrogelovima Gel-L,
Gel-M i Gel-H [27]. Prisutnost brusita u kompozitnim materijalima u skladu je s rezultatima
FTIR identifikacije. Brusit s Ca/P omjerom ~ 1 nastaje u rasponu pH vrijednosti 2,0 — 4,5, a
moze postojati i do 6,5. Usporedno s apatitima, brusit pokazuje brzu resorpciju in vivo, dok je
pri fizioloskim uvjetima metastabilan. Prema Pina i sur. [43] brusit ima loSija svojstva
»teenja” te nije primjenjiv kao anorganska faza u materijalima za injektiranje kroz iglu.
Brusitni cementi se brze razgraduju in vitro sto moze rezultirati nepotpuno zacijeljenim novim
kostanim tkivom. Medutim, in vivo istrazivanja brusita kao materijala za obnovu kosStanog
tkiva ukazuju pogodnu brzinu razgradnje, dok su bioloSka istrazivanja potvrdila
biokompatibilnost uz potpuni izostanak imunoloske reakcije, upalnih procesa i Stetnosti za
stanice. Prema Tamimi i sur. [44] kompozitni materijal brusita i kolagena pokazao je dobru
tlacnu ¢vrstocu, koheziju i adheziju stanica, te pogodna biorazgradiva svojstva uz nastajanje

novog kostanog tkiva.
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Slika 15. XRD difraktogrami ispitivanih sustava CHT-HA, Gel-L, Gel-M, Gel-H i
Gel-H_DMEM. Difraktogram hidroksiapatita (HA, ICDD 9-432) kori$ten je kao standard.

Budu¢i da je sinteza HA unutar kitozanske otopine provedena u blago kiselom mediju
(pH =5,89), istovremena precipitacija OCP-a i HA je moguca. Prisutnost OCP-a pozeljna je u
materijalu za obnovu koStanog tkiva. Kompozitni materijali s OCP-om pokazuju bolju
obnovu kostanog tkiva u odnosu na materijale koji sadrze stehiometrijski ili nestehiometrijski
(HA s manjkom Ca?* iona) hidroksiapatit kao bioaktivnu komponentu. Pretpostavlja se da je
OCP prekursor kristala bioloSkih apatita u kostima 1 zubima, te da je sinteza
nestehiometrijskog hidroksiapatita transformacijskim reakcijama iz OCP-a pri fizioloSkim
uvjetima bioloski pogodnija od ve¢ sintetiziranog nestehiometrijskog hidroksiapatita.
Transformacija OCP-a u njegovo termodinamicki stabilnije stanje (HA) se odvija pri pH > 7,
stoga bi taj prijelaz nastupio nakon injektiranja hidrogela u tijelo. OCP-HA transformacija
utjece na aktivnost osteoblasta i samim time na brzinu obnavljanja i rasta novog tkiva [41].
Istrazivanja Suzukija 1 sur. [29] potvrdila su veci stupanj obnove koStanog tkiva ugradnjom

OCP-a na oste¢eno mjesto u usporedbi s ugradnjom nestehiometrijskog hidroksiapatita
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dobivenog iz OCP-a. U mnogim istrazivanjima kao jedina kalcij-fosfatna faza koristi se OCP
zbog pozitivnog utjecaja na obnovu kosti. Istrazivanja su pokazala da se oko kristala OCP-a
stvara matrica vlaknaste strukture koja se smatra mjestom pocetka stvaranja novog kostanog
tkiva. Stani¢na aktivnost i novo stvoreno kostano tkivo veée je oko OCP-a u odnosu na
kristale HA ugradene u misje kosStano tkivo. Rendgenskom difrakcijskom analizom utvrdeno
je da se u CHT-HA, Gel-L, Gel-M i Gel-H uzorcima javlja OCP koji je najéesée plocastog
oblika, te prekursor za stvaranje hidroksiapatita. Pretpostavlja se nastajanje hidroksiapatita
transformacijom iz OCP-a pri ¢emu se o¢ekuje plocasti oblik HA kristala.

Analiza difraktograma Gel-H DMEM potvrdila je izostanak karakteristicnih maksimuma
OCP-a i brusita. Mogu¢i razlog tome je konac¢na pH vrijednost fizikalno-umrezenog hidrogela

Gel-H DMEM od 7,70 pri kojoj se OCP i brusit transformiraju u HA.

Osim navedenih Kkalcij-fosfatnih faza, pretpostavlja se postojanje natrijeva karbonata
(Na,CO3) kao produkta raspada gelirajuceg agensa tijekom fizikalnog umrezivanja. Kristalna
faza Na,CO3 nije identificirana §to ne umanjuje moguénost nastajanja amorfnog natrijeva
karbonata. Medutim, maksimum najveceg inteziteta natrijeva fosfata (NazPO,, ICDD 84-
0196) nalazi se na 26 oko 33,6° pri kojoj se nalaze karakteristi¢ni intenziteti OCP-a. S
obzirom na niZi intenzitet OCP maksimuma na pribliznoj vrijednosti 26, moguce je

preklapanje NazPO4 s maksimumom OCP-a.

4.4. Udio vode

Na temelju rezultata procijenjene brzine geliranja i pH vrijednosti, udio vode je
odreden za hidrogel Gel-H. Rezultat ukazuje na visoki postotak vode u iznosu od
97,5 + 0,04%, S§to znaci da hidrogel Gel-H sadrzi oko 40 puta viSe vode od svoje mase u

suhom stanju.

Karakter i udio vode u hidrogelu odreduje ukupnu propusnost hranjivih tvari i metaboli¢kog
otpada kroz hidrogel. Ukoliko bi suhi gel poceo apsorbirati vodu, prve molekule vode koje
ulaze u matricu ¢e hidratizirati hidrofilne skupine i ta se voda naziva primarno vezanom
vodom. Nakon apsorpcije primarno vezane vode dolazi do bubrenja gela i izlaganja
hidrofobnih dijelova koji dolaze u interakciju s vodom, te do apsorbiranja sekundarno vezne
vode. Primarno i sekundarno vezana voda je ukupna voda koja se nalazi u hidrogelu. Nakon
bubrenja, polimerna mreza apsorbira dodatnu koli¢inu vode uslijed koncentracijskog

gradijenta, tzv. slobodna voda za koju se pretpostavlja da ispunjava prostor izmedu fizikalno-
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stvorenih mreza [8]. Medutim, apsorpcijom prevelike koli¢ine vode moze doc¢i do razdvajanja

polimernih lanaca, tj. do otapanja polimera.

Apsorpcija dodatne vode odredivala se inkubiranjem fizikalno-umrezenog hidrogela
Gel-H u fosfathom puferu (engl. phosphate buffer saline solution, PBS) pri 37 °C.
Ispitivanjem je ustanovljeno da dolazi do smanjenja mase hidrogela za 10,32 + 0,50%.
Pretpostavlja se da PBS djeluje kao neotapalo na polikationsku prirodu kitozana uslijed pH
vrijednosti od 7,4, te do medusobnog priblizavanja kitozanskih lanaca i istiskivanja djela vode
iz hidrogela $to se odrazava kao pad mase hidrogela. Vazno je poznavati ponasanje ionsko-
osjetljivih hidrogelova u PBS-u kojim se procjenjuje ponasanje hidrogela u bioloskom mediju
I fizioloSkim uvjetima.
Zbog velikog udjela vode potrebno je istraziti mikrostrukturu hidrogela koja bi trebala
omoguciti propusnost kisika, hranjivih tvari i metabolickog otpada. Pretraznom elektronskom
mikroskopijom istrazena je mikrostruktura hidrogela Gel-H. Kako bi se utvrdio utjecaj vrste

otapala geliraju¢eg agensa na mikrostrukturu hidrogela, istrazen je i hidrogel Gel-H_DMEM.

4.5. Mikrostruktura hidrogela

Mikrostrukture hidrogelova Gel-H i Gel-H_DMEM prikazane su na slikama 16 i 17.
Za uvid u ,,stvarnu“ mikrostrukturu, hidrogelove je potrebno liofilizirati. Liofilizacija (eng.
freeze-drying, lyohpilization) je naziv za suSenje smrzavanjem, tj. uklanjanje kristala leda
sublimacijom pod vakumom nakon smrzavanja materijala pri vrlo niskim temperaturama
(-80 °C). Rezultat liofilizacije je ,,smrznuta“ struktura hidrogela bez vode pri kojoj se moze
odrediti homogenost kompozitnih materijala te orijentacija i morfologija kristala anorganske
faze [45].
Iz danih mikrografova moze se uociti gotovo jednaka mikrostruktura hidrogelova Gel-H i
Gel-H DMEM $§to ukazuje na izostanak utjecaja primjene razliitog otapala za pripremu
otopine gelirajuceg agensa. Takoder, dobivene strukture nalikuju na spuzvasti dio prirodnog
kostanog tkiva. Uocava se visokoporozna struktura, s medusobno povezanim porama Kroz
cijeli volumen uzorka. Osim unutrasnjosti, porozna je i povrsina §to omoguéuje nesmetani
prijenos kisika, hranjivih tvari i metabolickog otpada kroz cijeli hidrogel kao preduvjet za

vecu zivotnu aktivnost inkapsuliranih stanica u hidrogelu.
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Otapanje geliraju¢eg agensa u bioloskom mediju, DMEM, pogodnije je za inkapsuliranje
stanica zbog dostupnosti hranjivih tvari za rast i umnazanje §to je od iznimne vaznosti tijekom

fizikalnog umrezivanja hidrogela [3].

Strukture unutras$njosti hidrogelova Gel-H i Gel-H_ DMEM prikazuju kristale
hidroksiapatita plocastih oblika nanometarskih dimenzija Kkoji tvore prepoznatljivu
morfologiju cvjetace (engl. cauliflower morphology) reda veli¢ine nekoliko mikrometara.
Pretpostavlja se da plocasti oblik HA kristala potjece od transformacijskih reakcija iz OCP-a.
PoviSenje pH vrijednosti tijekom fizikalnog umreZivanja hidrogela moze imati za posljedicu
orijentiranje HA kristala u morfologiju cvjetace [27]. Kristali HA homogeno su rasporedeni
unutar hidrogela te ne dolazi do njihove medusobne agregacije. Gotovo svi kristali
hidroksiapatita prekriveni su kitozanom sto ukazuje na dobru adheziju polimerne i anorganske

faze.
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Slika 16. Morfologija liofiliziranog hidrogela Gel-H.

20 pm
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Slika 17. Morfologija liofiliziranog hidrogela Gel-H_DMEM.

Mnoga istrazivanja posvecena Su pronalaZenju najbolje metode dobivanja nanocestica
hidroksiapatita te ispitivanju utjecaja promjene parametara sinteze na svojstva hidroksiapatita.
Rezultati istrazivanja pokazali su da je hidroksiapatit u tvrdom kostanom tkivu plocastog i
Stapicastog oblika nanometarske veli¢ine koja ne prelazi par nanometara u debljini i desetak
nanometara u duljini [30]. Odabrana in situ sinteza rezultirala je stvaranjem plocastog

hidroksiapatita unutar kitozanske matrice kao imitacije kostanog tkiva.

lako fizikalno-umrezeni hidrogelovi pripravljeni uz vodenu otopinu gelirajueg agensa
ukazuju na bioloSki aktivniji sastav, daljnja istrazivanja provedena su na hidrogelu

Gel-H_DMEM radi osiguravanja vece vijabilnosti inkapsuliranih stanica.
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4.6. Reoloska svojstva hidrogela

Danasnji reometri omogucuju precizna mjerenja slozenih materijala koji su podvrgnuti
promjeni sile ili deformacije. Tockom geliranja smatra se ona temperatura ili vrijeme pri
kojem se ostvaruje prijelaz iz stanja sola u stanje gela [48]. Vrijeme geliranja hidrogela
Gel-H DMEM odredeno je mjerenjem smi¢nog modula pohrane (G') i gubitka (G") u
ovisnosti 0 vremenu smicanja in situ geliranog hidrogela pri 37 °C.

Na slici 18 vidljiv je porast modula pohrane i gubitka s vremenom smicanja. Najveci porast
modula pohrane i gubitka dogada se unutar 2 minute mjerenja Sto Se poklapa s
nestandardiziranim mjerenjem brzine geliranja u mikrotitarskoj plocici s 24 bunarica.
Medutim, ovaj porast modula pohrane ne moze oznacavati kona¢no vrijeme geliranja zbog
vrste umrezivanja hidrogela. S obzirom da se umrezivanje ne odvija preko kemijskih veza,

potpuno fizikalno-umrezivanje hidrogela se odvija nakon duzeg perioda (unutar 24 sata).
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Slika 18. Ovisnost modula pohrane (G") i gubitka (G™) o vremenu geliranja hidrogela
Gel-H_DMEM pri 37 °C.

Fizikalno umreZivanje pripravljenih hidrogelova ostvaruje se promjenom pH vrijednosti.
Geliraju¢i agens smanjuje naboj protoniranih amino skupina pri ¢emu dolazi do jaCanja
kitozanske strukture uslijed molekulskih interakcija. Stoga je za ocekivati krace vrijeme

geliranja Gel-H_DMEM hidrogela pri fizioloskim uvjetima in vivo te brze postizanje potpuno
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umrezene strukture. U mnogim istraZivanjima se kao vrijeme, odnosno temperatura geliranja
uzima sjeciste krivulja modula pohrane i gubitka §to se u ovom istrazivanju ne moze
primijeniti zbog vrste umrezivanja hidrogela. Prema tom nacinu odredivanja, vrijeme
geliranja Gel-H DMEM bio bi 30 sekundi $to preliminarna istrazivanja procjene brzine

geliranja opovrgavaju.

U tablici 4 dane su vrijednosti parametara smi¢nog ispitivanja fizikalno-umrezenog hidrogela
Gel-H DMEM odredene pri 37 °C nakon 20 minuta smicanja.

Tablica 4. Modul pohrane (G') i gubitka (G"), faktor gubitka (tan (3)) i viskoznost (7) mjereni
pri frekvenciji od 0,2 Hz i 2% deformacije za hidrogel Gel-H_DMEM pri 37 °C.

98,58 + 7,25 4,37 +£0,08 0,04 + 0,00 77,84 +6,44

Vrijednosti smi¢nog modula pohrane nakon 20 minuta fizikalnog umreZivanja pri 37 °C
iznosi 98,58 + 7,25 Pa. Ako se ta vrijednosti usporedi sa slicnim fizikalno-umrezenim
sustavom na temelju kitozan — 30% bioaktivno staklo i B-glicerofosfata [47], uo€ljiva je
razlika od 30 Pa u smi¢énom modulu pohrane ukazujuc¢i da hidrogel Gel-H_DMEM ima

potencijal kao injekcijski biomaterijal.

Ponasanje umrezenih hidrogelova moze se okarakterizirati preko omjera modula gubitka i

pohrane (G"/G"), odnosno faktora gubitka (tan (8)) prema jednadzbi 4:
G"/G' = tan (8) 4)

Ukoliko je omjer G"/G' > 1 materijal se ponasa kao viskozna tekucina, dok pri omjeru
G"/G' < 1 materijal djeluje kao elasti¢na krutina. Sto je omjer G"/G' manji to je materijal
kompozitni gel na temelju kitozana cijepljenog glikolnom kiselinom iznimno je elastic¢an zbog
niskog G"/G' omjera u rasponu 0,001 — 0,002. S obzirom na vrijednost faktora gubitka od

0,04 moze se zakljuciti da je fizikalno-umreZeni hidrogel Gel-H_DMEM elasti¢an.

38



Ovisnost modula pohrane i1 gubitka o deformaciji moze dati uvid u vrstu hidrogela kao
i u podrucje linearne viskoelasti¢nosti materijala. Na slici 19 moze se primijetiti povecanje
modula G' i G" pri porastu deformacije iznad 10%. Ovakvo je ponasanje karakteristicno za

fizikalno-umreZene i to vrlo ¢vrste fizikalne gelove (engl. strong physical gels).
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Slika 19. Ovisnost modula pohrane (G") i gubitka (G™) o deformaciji za hidrogel
Gel-H_DEMEM pri 37 °C.

Pretpostavlja se da do stvaranja vrlo ¢vrstog hidrogela dolazi zbog smanjenja elektrostatskih
odbijanja kitozanskih makromolekula uslijed potpunijeg deprotoniranja amino skupina te
agregacije lanaca. U kiselim otopinama, protonirane molekule kitozana ponasaju se kao polu-
kruti lanci. Dodatkom NaHCO; postupno dolazi do neutralizacije kitozanskih aminskih
skupina 1 smanjenja gustofe naboja, Sto doprinosi nastajanju fizikalnih, vodikovih veza
izmedu i unutar lanaca makromolekula, ispreplitanju lanaca i stvaranju mikroagregata nastalih
,samoudruzivanjem® polimernih lanaca. U konacnici, ispreplitanjem molekula ili
sekundarnim interakcijama poput hidrofobnih i vodikovih veza moze do¢i do fizikalnog

geliranja. [13].

Ovisnost modula G' i G" o kutnoj frekvenciji (w) Cesto se provodi za karakterizaciju
reoloskih svojstava hidrogelova (slika 20). Neovisnost G' i G" o malim promjenama kutne

frekvencije smatra se vaznim za odredivanje &vrstoée hidrogelova. Cvrstim hidrogelom
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smatra se onaj ¢ija je vrijednost modula pohrane jednom ili dva puta ve¢a od modula gubitka,
te kada pokazuje plato u Sirokom podru¢ju frekvencija (engl. “true gels”), kao §to je
izmjereno za hidrogel Gel-H_DMEM [51]. Dobivena ovisnost na slici 20 pokazuje klasi¢no

ponasanje gela uslijed geliranja, tj. u njegovom viskoelasti¢cnom stanju.

104

103_

G" (Pa)[ |

102 ——k " " ik

101,

G' (Pa) A

1004 — — — —
101 10° 10! 10?2 103

w (rad/s)

Slika 20. Ovisnost modula pohrane (G') i gubitka (G") o kutnoj frekvenciji za hidrogel
Gel-H_DMEM pri 37 °C.

4.7. Citotoksi¢nost hidrogela

Analiza citotoksi¢nosti provedena je MTT metodom na fizikalno-umrezenom
hidrogelu Gel-H_DMEM nakon 1, 2 i 3 dana hranjenja nasadenih misjih stanica fibroblasta.
Citotoksi¢nost Gel-H_DMEM usporedena je sa standardnom negativnom kontrolom
citotoksi¢nosti (bioloski medij, DMEM). Utjecaj hidrogela na vijabilnost stanica ispitan je
ekstraktom bioloskog medija u kojem je hidrogel inkubiran. Kao rezultat analize dobivene su

vrijednosti apsorbancije proporcionalne broju zivih stanica (slika 21).
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Slika 21. MTT analiza fibroblasta inkubiranih s ekstraktom hidrogela Gel-H_DMEM nakon 1,
213 dana pri 37 °C. Negativna kontrola citotoksi¢nosti: bioloski medij, DMEM.

Rezultati apsorbancije ukazuju da hidrogel Gel-H_DMEM nema Stetan utjecaj na stanice
unutar 3 dana, te da broj stanica s vremenom inkubiranja raste. Sli¢ne vrijednosti apsorbancije
hidrogela i negativne kontrole potvrduju necitotoksi¢nost materijala, tj. dobru

biokompatibilnost i zivotnu aktivnost stanica hranjenih ekstraktom Gel-H_DMEM.

4.8. Zivotna aktivnost inkapsuliranih stanica

In vitro uzgoj inkapsuliranih misjih stanica fibroblasta proveden je u hidrogelu
Gel-H_DMEM tijekom 1, 2, 3 i 7 dana. Zivotna aktivnost inkapsuliranih stanica istrazena je
,live/dead” metodom bojanja pri kojem se zive stanice pojavljuju u zelenoj boji, a mrtve u
Crvenoj.

Na slici 22 vidljiva je dobra zivotna aktivnost stanica nakon fizikalnog umrezivanja te nakon
7 dana uzgoja unutar hidrogela. Pored dobre Zivotne aktivnosti, vidljiva je i njihova
homogena raspodjela bez agregacije stanica unutar hidrogela S§to ukazuje na dobru
biokompatibilnost materijala i pogodno okruzenje za stani¢ni rast. Broj stanica raste s
vremenom uzgajanja Sto ukazuje na dobru bioaktivnost i propusnost hidrogela za Kkisik,
hranjive tvari i metabolicki otpad. Homogena dispergiranost zivih stanica ukazuje da ne

postoji ni fizika ni kemijska barijera unutar hidrogela Gel-H_DMEM.
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Slika 22. Zivotna aktivnost inkapsuliranih misjih stanica fibroblasta ispitana ,,live/dead”

metodom u hidrogelu Gel-H_DMEM nakon 1, 2, 3 i 7 dana uzgajanja. Zive stanice obojene

su zelenom bojom, dok su mrtve obojene crvenom.
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5. Zakljuéak

Pripremljeni su pH osjetlivi injekcijski hidrogelovi na temelju kitozanske matrice i

hidroksiapatita s razli¢itim udjelom natrijeva hidrogenkarbonata kao geliraju¢im agensom.

In situ sinteza pokazala je pozitivni utjecaj na stvaranje hidroksiapatit (HA) kao kalcij-

fosfatne faze u kompozitnom CHT-HA materijalu.

Blago kiseli uvjeti sinteze odgovorni su za stvaranje dodatnih kalcij-fosfatnih faza
OCP-a te brusita u tragovima u fizikalno-umrezenim hidrogelovima. Promjena medija
gelirajuceg agensa (DMEM) vodi ka homogenijem mineraloskom sastavu fizikalno-

umrezenog hidrogela.

Koncentracija natrija u fizikalno-umrezenom hidrogelu ne prelazi granicu referentne

vrijednosti natrija u intersticijskoj tekucini i plazmi.

Propusnost hranjivih tvari 1 metabolickog otpada osigurani su visokim udjelom vode u

fizikalno-umrezenom hidrogelu.

Fizikalno-umrezeni hidrogelovi pokazuju visokoporoznu strukturu s kristalima HA

koji tvore morfologiju ,,cvjetace®.

Reoloska ispitivanja ukazuju na stvaranje ,,évrstog fizikalnog gela“ s karakteristicnim
porastom smi¢nog modula pohrane s deformacijom. Najve¢i porast smi¢nog modula

pohrane odvija se unutar 2 minute fizikalnog-umrezivanja.

Analiza citotoksi¢nosti na stanicama fibroblasta potvrdila je izostanak $tetnog utjecaja

hidrogela.

Mjerenje zivotne aktivnosti miSjih stanica fibroblasta potvrdilo je prezivljavanje
inkapsuliranih stanica tijekom fizikalnog umreZivanja, dobru dispergiranost i

proliferaciju stanica tijekom uzgoja unutar hidrogela.

Dobiveni hidrogelovi pokazali su dobra svojstva kao injekcijski materijali i predstavljaju

obeCavajue sustave za poboljSanje kemijskih 1 bioloSkih karakteristika hidrogelova. U

daljnjim istraZzivanjima moguce je ispitati enzimsku razgradnju hidrogelova te imunoloSku

reakciju nakon injektiranja u potkozno tkivo Zivotinja.
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