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SAŢETAK 

Cilj rada bio je priprava kompozitnog materijala na temelju hidroksiapatita 

supstituiranog magnezijem i biorazgradivih polimera za potencijalnu primjenu u inţenjerstvu 

koštanog tkiva. Inţenjerstvo koštanog tkiva je interdisciplinarno područje koje razvija 3D 

strukture, okosnice, koje sluţe kao predloţak za rast novog tkiva, a sve s ciljem obnavljanja, 

zamjene ili poboljšanja funkcije oštećenih kosti. S obzirom da je prirodno koštano tkivo 

kompozitni materijal anorganskog hidroksiapatita i organskog kolagena, razvijanje okosnica 

ide u smjeru oponašanja prirodnog tkiva, odnosno korištenje bioaktivne keramike i 

biorazgradivih polimera. 

Provedena je ugradnja Mg
2+

 iona u strukturu hidroksipatatita hidrotermalnom 

konverzijom sipine kosti, pri čemu je kao izvor magnezijevih iona korišten magnezijev 

perklorat – Mg(ClO4)2. Pripravljeni su kompozitni materijali Mg-HA i PCL/CS metodom 

vakuumske impregnacije za uzorke s udjelom magnezija od 1 mol.%. XRD analiza potvrĎuje 

nastanak nove faze koja je identificirana kao vitlokit i/ili Mg/β-TCP kao posljedica 

supstitucije kalcija magnezijem u strukturi HA. Zaključeno je da je hidrotermalnom sintezom 

dobiven dvofazni sustav kojeg čine HA i vitlokit pri niţim koncentracijama magnezija (1 i 3 

mol.%), dok pri većoj koncentraciji (5 mol.%) koegzistiraju HA i Mg/β-TCP. FTIR spektri 

uzoraka s različitim udjelom magnezija pokazuju smanjenje inteziteta fosfatnih, karbonatnih i 

hidroksilnih skupina. TGA metodom pokazano je blago smanjenje termičke stabilnosti HA 

povećanjem udjela magnezija, a udio PCL-a i kitozana u kompozitu iznosi 2.49 mas.%. SEM 

mikrografi hidroksiapatita pokazuju da je originalna arhitektura sipine kosti u potpunosti 

očuvana i nakon hidrotermalne reakcije. Povećanjem udjela magnezija, početne sferične 

čestice čistog HA se smanjuju. Povećanjem udjela magnezija, čestice HA potpuno gube svoju 

početnu sferičnu formu i tvore aglomerate zajedno s novonastalim fazama. Mikrografi 

kompozitnih uzoraka pokazuju da na površini materijala postoji tanki polimerni film koji 

prekriva HA čestice. 

.  

 

Ključne riječi: inţenjerstvo tkiva, hidroksiapatit, magnezij, kitozan, polikaprolakton  

  



 

 

ABSTRACT 

The aim of this work was to prepare composite material based on magnesium-

substituted hydroxyapatite and biodegradable polymers for potential use in bone tissue 

engineering. Bone tissue engineering is an interdisciplinary field that develops 3D structures, 

scaffolds, which serve as a template for the growth of new tissue, intended to restore, replace 

or improve damaged tissues. Since natural bone tissue is a composite material of inorganic 

hydroxyapatite and organic collagen, materials based on bioactive ceramics and biodegradable 

polymers have gained much attention in developing scaffolds for bone tissue engineering. 

 

By hydrothermal conversion of aragonite from the cuttlebone at 200° C for 48h 

magnesium-substituted hydroxyapatite (Mg-HA) was prepared, using magnesium perchlorate 

as a source of magnesium. Composite materials of Mg-HA and PCL/CS were prepared using 

vacuum impregnation technique. Quantitative XRD analysis showed the existence of a two-

phase system consisting of HA and whitlockite at lower magnesium concentrations (1 and 3 

mol.%), while HA and Mg/β-TCP phase coexist at higher magnesium concentrations (5 

mol.%). FTIR spectra of the samples showed a decrease in the intensity of phosphate, 

carbonate and hydroxyl groups with increased magnesium content. TGA analysis showed a 

slight decrease of thermal stability of HA when increasing the magnesium content, and that 

the composite samples contain 2.49 wt. % of the polymer. SEM micrograph of hydroxyapatite 

shows that the original architecture of the cuttlebone is completely preserved after 

hydrothermal reaction. By increasing the magnesium content, the spherical particles of pure 

HA gradually lose their initial shape and form agglomerates at 5 wt.% of added magnesium. 

Micrographs of the composite samples show a thin polymer film covering the HA particles. 

 

Key words: tissue engineering, hydroxyapatite, magnesium, chitosan, polycaprolactone 
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1. UVOD 

Inţenjerstvo koštanog tkiva objedinjuje područja inţenjerskih i biomedicinskih znanosti s 

ciljem razvoja 3D okosnica koje mogu obnoviti, popraviti ili zamijeniti oštećeno koštano 

tkivo, te posljednjih godina zauzima vrlo vaţnu ulogu u podizanju kvalitete ţivota pacijenata s 

koštanim oštećenjima u odnosu na konvencionalne načine liječenja putem tkiva donora. 

Ključne odlike materijala kojise koriste u koštanom tkivnom inţenjerstvu jesu 

biokompatibilnost, biorazgradivost, te odgovarajuća mehanička svojstva. TakoĎer, vrlo je 

vaţno da je materijal visokoporozan s meĎusobno povezanim porama, čime se omogućuje 

vaskularizacija, integracija tkiva te protok hranjivih tvari i metaboličkih otpada. 
1 

S obzirom da je prirodno koštano tkivo kompozit organske matrice, uglavnom kolagena, i 

neorganske mineralne faze, hidroksiapatita (HA, Ca10(PO4)6(OH)2), sve veće zanimanje u 

području razvoja materijala u inţenjerstvu koštanog tkiva usmjereno je na 

organsko/anorganske kompozitne materijale koji oponašaju prirodnu kost. Unatoč 

neodgovarajućim mehaničkim svojstvima visokoporozne okosnice HA, njegova izrazita 

biokompatibilnost, posebice sintetiziranog iz bioloških izvora, te bioaktivnost, tj. sposobnost 

da potakne specifični biološki odgovor organizma, čine ga vrlo prikladnim za regeneraciju 

koštanog tkiva. HA u svoju strukturu moţe primiti široku lepezu iona čime se mogu 

unaprijediti njegove karakteristike vaţne za razvoj novog koštanog tkiva. Od svih kationa koji 

se mogu ugraditi u strukturu HA magnezij je, zbog svoga biološkog značaja, najviše 

proučavan. Tako npr. nedostatak magnezija u koštanoj masi bitno djeluje na sve faze razvoja 

kosti uzrokujući prestanak rasta kostiju, odnosno smanjenje aktivnosti koštanih stanica.  

Druga grupa materijala koja se koristi u inţenjerstvu koštanog tkiva su biorazgradivi 

polimerni materijali i to ponajviše zbog biokompatibilnosti, biorazgradivosti i odgovarajućih 

mehaničkih svojstava. Prednost kombiniranja biokeramike i polimernih materijala u odnosu 

na metalne, keramičke i kompozitne materijale koji nisu biorazgradivi, je ta što se nakon 

početne mehaničke stabilnosti kompozitne okosnice, polimerna i keramička faza postepeno 

razgraĎuju oslobaĎajući pritom mjesto novostvorenom koštanom tkivu, što znači da nakon 

potpune resorpcije kompozitne okosnice u organizmu ne zaostaje strano tijelo. Osim toga, 

polimerna faza moţe sluţiti kao nosač lijekova ili biomolekula kojima se dodatno povećava 

funkcionalnost i bioaktivnost okosnice.
1
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2. INŢENJERSTVO KOŠTANOG TKIVA 

Inţenjerstvo koštanog tkiva razvija okosnice putem nasaĎivanja, rasta i diferencijacije 

stanica koje stvaraju novo tkivo na bioaktivnom, poroznom materijalu koji s odgovarajućim 

fizikalnim, kemijskim, biološkim i mehaničkim svojstvima podrţava obnavljanje oštećenog 

koštanog tkiva. 
 

Idealna okosnica omogućava adheziju stanica, proliferaciju, diferencijaciju i depoziciju 

ekstrastanične matrice. TakoĎer, mora imati poroznu strukturu koja omogućava 

vaskularizaciju okosnice te osigurava dovod kisika i hranjivih tvari stanicama za rast i razvoj, 

te uklanjanje toksina odnosno produkata metaboličkih aktivnosti. Veličina pora je vrlo vaţan 

faktor u dizajniranju okosnice. Neadekvatna veličina pora moţe dovesti do začepljenja pora 

uslijed stvaranja ekstracelularne matrice te tako onemogućiti razvoj koštanog tkiva. Opće je 

prihvaćeno da bi veličina pora trebala biti u rasponu od 200 µm do 900 µm.
1,2,3,4 

UgraĎena 

okosnica takoĎer treba potaknuti mehanizme regeneracije te se postepeno razgraditi 

proporcionalno s brzinom rasta novog tkiva bez stvaranja toksičnih nusproizvoda koji mogu 

dovesti u alergijskih ili upalnih procesa.  

Proces kultiviranja stanica na okosnicu moţe biti izvršen u in vitro ili in vivo uvjetima. In 

vivo metoda uključuje izolaciju koštanih stanica, nasaĎivanje stanica na okosnicu i direktnu 

ugradnju u oštećeno tkivo pacijenta kako bi se potaknulo stvaranje novog tkiva in situ. In vitro 

uvjeti podrazumijevaju uzgoj koštanog tkiva u bioreaktoru, gdje se okosnice nasaĎuju s 

koštanim stanicama kojima se omogućuje kontrolirana ekspanzija i diferencijacija do 

konačnog stvaranja kosti. Nakon toga slijedi ugradnja okosnice u oštećeno tkivo pacijenta.
5
 

 

 

2.1. KOŠTANO TKIVO 

Glavne funkcije kosti u tijelu su potpora mekom tkivu, omogućavanje kretanja, 

prihvatište mišićima, zaštita unutarnjih organa, te rezervoar iona koji su neophodni za 

pravilno funkcioniranje metabolizma. Kost se sastoji od mineralne faze, kalcijeva fosfata u 

obliku karbonatnog hidroksiapatita, na koji otpada 2/3 mase kosti; organskog dijela, najvećim 

dijelom kolagenskih vlakana; i vode. Hidroksiapatitni pločati kristali, smješteni izmeĎu 

kompaktno posloţenih kolagenskih vlakana, kosti pruţaju čvrstoću i tvrdoću, a kolagenska 

vlakna elastičnost i fleksibilnost.
1,6 
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Proces stvaranja kosti počinje s aktivnošću osteoblasta, koštanih stanica koje 

sintetiziraju i oslobaĎaju matricu kolagena u obliku ţelatinaste supstance, osteoida, koji se 

zatim mineralizira kontroliranom depozicijom kalcijeva fosfata. Osteoblasti ostaju zarobljeni 

unutar mineralne faze, napreduju prema osteocitima koji kontinuirano odrţavaju aktivnost 

formacije kosti. U meĎuvremenu, treći tip stanica, osteoklasti, kataboliziraju kost razarajući 

je. Dinamični proces formacije i razaranja kosti je uzrok njenog rasta tijekom stanja razvoja 

tijela, čuvajući njen oblik i sadrţaj, i omogućava regeneraciju u slučaju loma.
7 

Kost se moţe podijeliti na dva dijela, vanjski (kompaktni) i unutarnji (porozni) dio 

(slika 1.). Kompaktni dio kosti je vrlo čvrst i ima zaštitnu, strukturalnu i mehaničku ulogu. 

Sastoji se od mineraliziranih kolagenskih vlakana umotanih u koncentrične lamele oko 

središnjeg kanala kroz koji prolaze krvne ţile. Nasuprot tome, unutarnji dio kosti, 

trabekularnu kost, karakterizira visoka poroznost izmeĎu 30% i 90% odnosno velika 

specifična površina.
1 

Sastoji se od meĎusobno povezanih šupljina, te sluţi kao kompenzator 

iznenadnih naprezanja, rasporeĎuje sile na zglob, pridodaje tlačnoj čvrstoći kosti, no primarna 

uloga trabekularne kosti je homeostaza kalcija. 

 

 

Slika 1. Shematski presjek kosti
1,8

 

 

Kristali hidroksiapatita su nanometarskih veličina s prosječnom duljinom od 50 nm, 25 

nm širine i debljine od 2-5 nm, raspršenih u organskoj matrici. Njihova nanoveličina je veoma 
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vaţan faktor povezan sa topljivošću bioloških apatita u usporedbi s mineralnim apatitima. 

Male dimenzije i niska kristaličnost su dva izrazita svojstva bioloških apatita koja, 

kombinirana s njihovim nestehiometrijskim sadrţajem, unutarnjom kristaličnom 

neureĎenošću i prisutnosti karbonatinh iona u kristalnoj rešetci, objašnjavaju njihovo posebno 

ponašanje.
7 

2.1.1. Materijali u inţenjerstvu koštanog tkiva 

 S obzirom na velik broj zahtjeva koje okosnica mora zadovoljavati, najčešće korišteni 

materijali koji se koriste u inţenjerstvu koštanog tkiva, odnosno biokeramika i biorazgradivi 

polimeri, pojedinačno ne mogu ispuniti sve ili većinu uvjeta koje idealna okosnica mora imati. 

Stoga, imajući na umu sastav prirodnog koštanog tkiva, posljednih godina razvoj kompozitnih 

sustava na temelju bioaktivne keramike i biorazgradivih polimera poprima značajna 

dostignuća i konkretnu primjenu. Iako, i dalje je izuzetno zahtjevno sintetizirati materijal koji 

će imati adekvatan stanični odgovor nakon ugradnje u tijelo pacijenta.  

 

2.1.2. BIOKERAMIKA 

Keramički materijali mogu biti klasificirani u dvije velike skupine: bioinertni i 

bioaktivni. Bioinertna keramika nema gotovo nikakvog utjecaja u ţivom tkivu koje je 

okruţuje, a najbolji primjer je alumijev oksid. Nasuprot tome, bioaktivna keramika je 

sposobna vezati se sa ţivim koštanim tkivom; nekoliko kalcijevih fosfata i staklokeramike 

pokazuju to svojstvo. Fenomen bioaktivnosti je pokazatelj kemijske reaktivnosti keramičkih 

materijala sa njihovim okolišem.
7 

Najvaţniji biokeramički materijali u inţenjerstvu koštanog su hidroksiapatiti njemu 

slični kalcijevi fosfati, kao npr. trikalcijevi fosfati (β-TCP), oktakalcijev fosfat 

(Ca8H2(PO4)6·5H2O), i dr. Zbog svoje sličnosti prirodnom koštanom tkivu, bioaktivnosti i 

izvrsne biokompatibilnosti, hidroksiapatit je meĎu najistraţivanijim materijalima za 

biomedicinske nadomjestke. 
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2.1.2.1. Hidroksiapatit 

Stehiometrijski hidroksiapatit (HA), čija stehiometrijska formula glasi 

Ca10(PO4)6(OH)2, s molarnim omjerom Ca/P=1.67, kristalizira u specifičnoj P63/m kristalnoj 

rešetki, kemijski je i toplinski vrlo stabilan spoj. Kristalna struktura hidroksiapatita opisuje se 

kao kompleksna heksagonska slagalina kisikovih atoma s metalima koji zauzimaju 

tetraedarske ili oktaedarske šupljine u slagalini (slika 2.).
1
 

 

 

Slika 2. Kristalna struktura hidroksiapatita
 9  

 

Mehanička svojstva HA slična su onima anorganske, najotpornije, komponente kosti. 

Modul elastičnosti hidroksiapatita iznosi 40-100 GPa, zubne cakline = 74 GPa, dentina 

(komponente zuba)= 21 GPa te kosti = 12-18 GPa. Ipak, gusto nakupljene umjetne tvorevine 

HA imaju mehaničku izdrţljivost reda veličine 100 MPa naprema 300 MPa koju ima ljudska 

kost. Ovo je dakako drastično manje kad se govori o poroznim umjetnim tvorevinama. 

Gustoća hidroksiapatita iznosi 3.16 gcm
-3

. 

Hidroksiapatit posjeduje mogućnost supstitucije odreĎenih kationa (Mg
2+

, Na
+
, Sr

2+
, 

Ba
2+

, Pb
2+

, Cu
2+

) i aniona (HPO4
2-

, CO3
2-

, HCO3
-
, F

-
) unutar kristalne rešetke, a supstitucija 

iona utječe na njegova konačna kemijska i fizikalna svojstva. Vrsta i količina supstituirajućeg 

iona utječe na mehanizam zauzimanja mjesta u rešetci. Tako je na primjer, uz poštivanje 

neutralnosti naboja, moguća supstitucija karbonatnih iona na mjestu OH
-
 iona (A supstitucija) 

ili PO4
3-

 iona (B supstitucija), a Mg
2+

 iona na mjestu Ca
2+

 iona (C supstitucija).
10 
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Biološki apatiti se po stehiometriji, sastavu, kristaličnosti te ostalim fizičkim i 

mehaničkim svojstvima mogu poprilično razlikovati od čistog stehiometrijskog 

hidroksiapatita. Biološki apatiti imaju manjak kalcija, dakle njihov omjer Ca/P je uvijek niţi 

od 1.67, koji odgovara stehiometrijskom apatitu. Nijedan biološki apatit nema takvu 

vrijednost omjera Ca/P, ali kod svih se sa starenjem taj omjer pribliţava teoretskom što je 

povezano sa sve većom kristaličnošću. Ovakvo ponašanje ima iznimno fiziološko značenje 

stoga jer se mlaĎe, manje kristalično tkivo, moţe razviti i rasti brţe, dok se u njega skladište 

drugi elementi koje tijelo treba tijekom njegova rasta.
11 

Kako za sve kalcijeve fosfate, tako i za hidroksiapatit, postoji odnos izmeĎu omjera 

Ca/P i pojedinih svojstava; što je omjer Ca/P niţi to je veća kiselost i topivost smjese.
9
 

Uočeno je i da s porastom omjera Ca/P dolazi do poboljšanja mehaničkih svojstava, najveća 

tlačna čvrstoća postiţe se pri vrijednostima Ca/P ≈ 1.67 (stehiometrijski HA), nakon čega 

slijedi nagli pad pri vrijednostima Ca/P > 1.67.
12 

Dopirani hidroksiapatit zaokupio je paţnju mnogih istraţivačkih grupa
13, 14, 15  

te se 

pokazao kao materijal s velikim potencijalom za primjenu u inţenjerstvu koštanog tkiva gdje 

otvara mogućnost modifikacije i dobivanja ţeljenih svojstava biomimetičkog koštanog 

implatanta. 

Sinteze hidroksiapatita mogu se podijeliti u tri skupine
 16

 

1) metode u suhom stanju (engl. dry methods) 

2) metode u mokrom stanju (engl. wet methods) 

3) visokotemperaturne procese (engl. high temperature processes).
 

Klasična kemijska precipitacija najjednostavnija je metoda sinteze nanometarskog 

hidroksiapatita i temelji se na kritičnoj pH vrijednosti od 4.2 (pri sobnoj temperaturi) pri kojoj 

je HA najmanje topljiva kalcijeva fosfatna faza.
7
 Metoda precipitacije omogućuje sintezu u 

rasponu temperatura od sobne do vrelišta otapala (najčešće vode) te u širokom spektru pH 

vrijednosti vodenog medija od 4.2 do 13. Time je takoĎer omogućen veliki izbor prekursora 

kalcija, poput kalcijeva hidroksida, kalcijeva nitrata, kalcijeva karbonata, kalcijeva acetata ili 

kalcijeva klorida, odnosno, fosforne kiseline ili diamonijeva hidrogenfosfata kao izvora PO4
3-

 

iona. Tipična procedura precipitacije temelji se na dokapavanju otopine jednog prekursora u 

drugi pri stehiometrijskom omjeru kalcija i fosfora (Ca/P = 1.67), uz kontinuirano miješanje i 
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regulaciju pH vrijednosti otopine. Dobivena suspenzija se neposredno nakon završetka sinteze 

ispire, filtrira i suši, ili se prethodno ostavlja da stari pri atmosferskim uvjetima.
17 

Hidrotermalna sinteza je postupak u kojem se odvijaju jednofazne ili višefazne 

reakcije u vodenom mediju pri povišenim temperaturama (T>25°C) i tlakovima (p>100 kPa) u 

cilju dobivanja kristaličnog HA direktno iz otopine. Sinteze HA su uglavnom voĎene pri 

autogenim tlakovima, a što odgovara tlaku zasićene pare iznad otopine pri odreĎenoj 

temperaturi. Najviše se koristi za prevoĎenje Ca-karbonatnih prirodnih bioloških struktura u 

HA jer pruţa mogućnost očuvanja originalne karbonatne arhitekture.
 11. 

 

 

2.1.2.2. Hidroksiapatit dopiran magnezijem 

Ugradnja magnezija u hidroksiapatit bitno je istraţivačko područje zbog uloge 

magnezija u ljudskom tijelu.
18

 Magnezij je jedan od esencijalnih elemenata svih ţivih 

organizama 60–65 % ukupnog magnezija u ljudskom tijelu nalazi se u kostima i zubima, dok 

je preostalih 35–40 % u mišićnim vlaknima, ţivcima, tjelesnim tekućinama i ostalim 

tkivima.
19 

Zubna caklina, dentin (komponenta zuba) i kost redom prosječno sadrţe 0,44, 1,23 i 

0,72 mas.% magnezija.
20 

Magnezij je neophodan za razvoj kosti i poznato je da starenjem 

kosti sadrţe sve manji udio magnezija, a sve veći kalcija. Ova pojava ima velik utjecaj na 

metabolizam kostiju; uzrokuje prestanak rast kosti, smanjuje aktivnost osteoblasta i 

osteoklasta te povećava vjerojatnost loma kosti i pojavu osteoporoze.
21, 22 

 

 

Najuspješnije i najčešće metode priprave hidroksiapatita dopiranog magnezijem jesu 

one u mokrom stanju – od toga najčešće klasična kemijska precipitacija. Supstitucija Ca
2+

 

magnezijem često se provodi korištenjem anorganskih izvora magnezija, poput MgCl2×6 

H2O
23

, Mg(NO3)2×6 H2O
24

 i Mg(OH)2.
25

 Manji atomski radijus magnezija (0.86Å naprema 

0.96Å kalcija) i veći afinitet prema molekulama vode ograničavaju njegovu ugradnju u 

apatitnu rešetku. S povećanjem količine ugraĎenog magnezija lagano se smanjuje veličina 

elementarne ćelije sve do koncentracijske granice od 0.15 Mg
2+

/Ca
2+

 kada dolazi do raspada 

apatitne strukture istvaranja drugih faza (najčešće TCP ili amorfnog kalcijsko-magnezijskog 

fosfata). Ugradnja magnezija u sintetski hidroksiapatit ograničena je ako drugi ioni, poput 

karbonata, fluorida nisu istovremeno substituirani u strukturu.
20

 

U većini slučajeva priprave Mg-HA metodom precipitacija Mg
2+

 i Ca
2+

 ioni 

istovremeno su dodavani u reakciju s HPO4
2-

. Pojedina istraţivanja pokazala su da je 
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precipitacijom i metodama hidrolize u strukturu hidroksiapatita moguće ugraditi do 1 mas.% 

magnezija.
20, 26

 Mayer i sur.
27 

precipitacijom su dobili prah hidroksiapatita koji sadrţi 1,5 

mas.% magnezija bez da je došlo do ugradnje karbonata u struktutu. Golden i sur.
28

 uspjeli su 

iz vodene otopine sintetizirati prah Mg-HA s 2 mas.% magnezija. Okazaki i sur.
29

 substituirali 

su i do 5 mas.% magnezija u hidroksiapatit korištenjem metode precipitacije. 

U odnosu na sintezu metodom precipitacije znatno je manje radova u kojima se 

hidrotermalnim postupkom sintetizira hidroksiapatit dopiran ionima (flourom
30

, klorom
31

, 

silicijem
32

, i stroncijem
33

). Bigi i sur.
21

 sintetizirali su prah hidroksiapatita koji sadrţi i do 5 

mas.% magnezija pri hidrotermalnim uvjetima na 120 °C. 

 

2.1.2.3. Biološki izvori za sintezu hidroksiapatita – sipina kost 

Sinteza poroznih materijala koji oponašaju izvanstaničnu matricu prirodne kosti velik 

je izazov za inţenjerstvo koštanog tkiva. Uporaba bioloških struktura i materijala poput 

koralja
34

, morskih školjkaša
35

, algi
36

, ţivotinjskih skeleta
37

 i sličnog u medicinske svrhe jedan 

je od pristupa gdje se koristi sličnost sastava i mikrostrukture s anorganskom strukturom kosti. 

Hidrotermalna transformacija prirodnih aragonitnih struktura započela je još 70-ih godina 

prošlog stoljeća, a jednostavan način priprave HA i visokoporozna struktura i dalje čine ovo 

znanstveno područje atraktivnim. MeĎu biološkim strukturama i materijalima sipina kost se 

zbog svoje dostupnosti širom svijeta i niske cijene nalaţe se kao jedan od najboljih prirodnih 

bioloških izvora.
38 

Sipa (Sepiaofficinalis L.) je morska ţivotinja koja spada u red glavonoţaca. Njezin 

plašt se sastoji od tri mišićna sloja. Vanjski i unutarnji su kruţne graĎe i proteţu se oko cijelog 

organizma, dok je srednji sloj graĎen od poprečnih vlakana okomitih na okolna dva. Unutar 

tijela nalazi se kost koja se još naziva sipina kost ili sipovina (slika 3.). To je ostatak vanjske 

ljušture njenih predaka mekušaca. 

 

https://hr.wikipedia.org/wiki/Mi%C5%A1i%C4%87
https://hr.wikipedia.org/wiki/Kost
https://hr.wikipedia.org/wiki/Meku%C5%A1ci
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Slika 3. Sipina kost
39

 

 

Sipina kost ima izrazito poroznu strukturu (oko 90%) i zauzima 9% volumena sipe. Kost se 

sastoji od dva dijela: leĎnog oklopa, plašta i unutarnje lamelarne matrice. Lamele su 

meĎusobno odvojene potpornim stupićima (slika 4). 

 

 

Slika 4. Uvećani prikaz sipine kosti koji prikazuje leĎni oklop i lamelarnu matricu kosti
1 

 

Lamele ili paralelni listovi izgraĎeni su od aragonitne modifikacije kalcij karbonata (CaCO3) 

te tvore odjeljke koji su meĎusobno izolirani. Unutar svakog odjeljka se nalazi tekućina i plin 

koji se mogu slobodno kretati. Razmak izmeĎu lamela je različit i uglavnom iznosi od 200 do 

600 µm. Sipina kost se koristi kao nadomjestak za tvrda koštana tkiva zbog svoje strukture jer 

ima poroznost sličnu ljudskoj kosti. Sipina kost se sastoji od aragonita, a to je nestabilna 

modifikacija kalcijevog karbonata te je kao takva neupotrebljiva. Potrebno ju je prevesti u 

hidroksiapatit, a da se pri tome ne naruši njezina struktura.
1 
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Uspješnu sintezu HA iz anorganske komponente sipine kosti hidrotermalnom konverzijom 

proveli su Ivanković i suradnici
40

 utvrdivši da je aragonit u potpunosti moguće prevesti u AB-

supstitucijski tip karbonatnog HA, a da se pritom potpuno očuva originalna mikrostrukura i 

arhitektura sipine kosti. Kao polazne komponente koristili su sipinu kost i amonijev 

dihidrogenfosfat, a reakcija hidrotermalne sinteze dana je jednadţbom: 

 

10CaCO3 + 6NH4H2PO4 + 2H2O → Ca10(PO4)6(OH)2 + 3(NH4)2CO3+ 7H2CO3 

 

 

3. BIORAZGRADIVI POLIMERI 

Biorazgradivi polimeri primjenjivi u inţenjerstvu koštanog tkiva dijele se u dvije skupine:  

 sintetske kao što su poli(mliječna kiselina) (PLA, poli(glikolna kiselina) (PGA), 

kopolimeri laktida i glikola (PLGA), poli(ε-kaprolakton) (PCL). 

 prirodne, meĎu kojima su kolagen, hijaluronska kiselina i njeni derivati, škrob, 

ţelatina, alginati, hitin te kitozan i njegovi derivati. 

 

Proces biorazgradnje polimera podrazumijeva cijepanje polimernih makromolekula na 

manje molekulske jedinice reakcijama hidrolize ili uz pomoć enzima. Prirodni i sintetski 

biorazgradivi polimeri imaju svoje prednosti i nedostatke. Jedna od prednosti sintetskih 

polimera je mogućnost dobivanja jednolikog materijala pri svakoj šarţi sinteze te veća 

ţilavost i bolja mehanička svojstva. Pored toga, razlike u brzini razgradnje s obzirom na 

mjesto razgradnje in vivo su vrlo male te su svojstva polimera lako predvidljiva. MeĎutim, 

sintetski polimeri su općenito biološki inertni i njihova se razgradnja odvija hidrolitičkim 

reakcijama u duţem vremenu što moţe ograničiti primjenu za regeneraciju odreĎenih dijelova 

koštanog tkiva. Prirodni polimeri primjenjivi su upravo zbog svoje sličnosti s biološkim 

molekulama izvanstanične matrice i proteinima što olakšava prepoznavanje materijala od 

strane koštanih stanica koje se nasaĎuju. Ključni nedostatak prirodnih polimera su ograničena 

mehanička svojstva koja je moguće modificirati primjenom umreţivala, kemijskim 

cijepljenjem ili fizikalnim umješavanjem odgovarajućih sintetskih polimera.
17
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3.1. KITOZAN 

Kitozan je linearan, semikristalični polisaharid sastavljen od jedinica 2-acetamido-2-

deoksi-β-D-glukana (N-acetil D-glukozamin) i 2-amino-2-deoksi-β-D-glukana (D-

glukozamin) (slika 5.). Kitozan nije raširen u prirodi, ali se moţe lako dobiti djelomičnom 

deacetilacijom prirodnog polimera hitina (slika 6.). Hitin je polisaharid sastavljen od 2-

acetamido-2-deoksi-β-D-glukoze. Najčešće se nalazi u egzoskeletu rakova, škampi i jastoga. 

Hitin je kemijski inertan i nije topiv u vodi i organskim otapalima.
41

 

 

 

Slika 5. Kemijska struktura kitozana
42 

 

 

Slika 6. Kemijska struktura hitina
42

 

Stupanj deacetilacije kitozana, koji indicira broj amino skupina u lancu, se računa kao 

omjer D-glkozamina prema sumi D-glukozamina i N-acetil D-glukozamina. Da bi se nazvao 

„kitozan“, deacetilirani hitin treba sadrţavati barem 60 % ostataka D-glukozamina (što 

odgovara stupnju deacetilacije od 60%).
43, 44 

Deacetilacija hitina se provodi kemijskom 

hidrolizom uz izrazito alkalne uvjete ili se provodi enzimskom hidrolizom u prisutnosti 

odreĎenih enzima.
42 
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Tokom proizvodnje kitozana teško je predvidjeti njegove karakteristike. Zato  današnji 

pristup u proizvodnji kitozana preferira analizu sadrţaja i svojstava konačnog produkta, 

umjesto ciljanog pretpostavljanja karakterisitika produkta preddefiniranjem parametara 

procesa proizvodnje. Kako kitozan potječe iz prirodnog polimera, on moţe biti kontaminiran 

organskim i anorganskim nečistoćama, i moţe ima široku polidisperznost, zbog čega se često 

karakterizira prema viskoznosti, a ne prema raspodjeli molarnih masa. Kitozan je slabo 

topljiv, izuzev kiselih medija, što analizu čini teško izvodivom.
42 

Prisutnost amino skupina D-glukozamina koje se mogu protonirati objašnjavaju većinu 

svojstava kitozana. Hemostatska aktvnost kitozana je povezana sa prisutnošću pozitivnog 

naboja na lancu kitozana. Kako su membrane krvnih stanica negativno nabijene, dolazi do 

interakcije sa pozitivno nabijenim kitozanom.
42

 

Polikationska struktura kitozana objašnjava njegova analgetska svojstva. Amino skupine 

se mogu protonirati u prisustvu protonskih iona koji se oslobaĎaju u upaljenom području, što 

rezultira analgetskim efektom.
42

 

Kitozan se moţe razgraditi in vivo djelovanjem nekoliko proteaza, i uglavnom 

lizozimima.
15

 Biorazgradnja kitozana vodi do formiranja netoksičnih oligosaharida različitih 

duljina. Oligosaharidi mogu biti uključeni u metabolizam ili se mogu dalje izlučivati. Brzina 

degradacije kitozana je uglavnom povezana stupnjem deacetilacije, ali takoĎer i raspodjelom 

produkta N-acetil D-glukozamina i molekulskom masom kitozana.
46 

Veza izmeĎu biorazgradivosti kitozana i stupnja deacetilacije ogleda se preko njegove 

kristaličnosti. Kitozan je semikristaličan polimer; kristalnost je maksimalna (100%) za stupanj 

deacetilacije 0%. Kristaličnost je obrnuto proporcionalna kinetici biorazgradnje, meĎutim 

kada stupanj deacetilacije padne ispod 60%, njegova kristaličnost se počinje smanjivati, što 

rezultira povećanjem brzine biorazgradnje. Moţe se pretpostaviti da se kraći lanci kitozana 

brţe razgraĎuju u oligosaharide nego kitozan s većom molekulskom masom.
42

 

Ako se uzmu u obzir sva navedena svojstva, ne iznenaĎuje to što se kitozan primjenuje 

u biomedicini i farmaciji, kao implatatni materijal za kosti i umjetnu koţu.
42

Istraţivanjem 

kitozana razvijene su razne metode za fino oblikovanje kitozanskih hidrogelova i pjena 

(spuţva) kao primjerene trodimenzionalne skelete u inţenjerstvu tkiva.
47
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3.2. POLIKAPROLAKTON (PCL) 

Polikaprolakton je sintetski alifatski, biorazgradivi poliester koji se proizvodi iz sirove 

nafte. Hidrofoban je i semikristalan polimer što znači da mu se kristalnost smanjuje s 

povećanjem molekulske mase. Dobro svojstvo PCL-a je niska temperatura taljena (59-64°C) 

te velika moć umješavanja čime se proširuje područje primjene. Staklište polikaprolaktona je -

60°C. Polikaprolakton se lako oblikuje na niţim temperaturama. Prosječna molekulska masa 

polikaprolaktona je izmeĎu 3000-80000 g/mol. 

 

 

Slika 7. Strukturna formula polikaprolaktona
48 

 

Polikaprolakton se dobiva ring-opening polimerizacijom (polimerizacija otvaranjem 

prstena) iz ɛ-kaprolaktona uz prisutnost raznovrsnih anionskih i kationskih katalizatora (slika 

8.).
19 

 

Slika 8. Polimerizacija otvaranjem prstena 

 

Alifatski poliesteri razgraĎuju se jednim ili kombinacijom više mehanizama kao što su 

hidroliza, enzimska, mikrobna ili termička razgradnja. Brzina razgradnje ovisi o nekoliko 

čimbenika, uključujući stupanj kristalnosti, hidrofilnost, molekulsku masu, oblik molekule, 

veličinu i geometriju uzorka, te o uvjetima i okruţenju, poput pH i temperature, u kojem se 

odvija razgradnja. Hidroliza je najčešći mehanizam razgradnje sintetskih polimera u 

biološkom okruţenju. Esterske, eterske i uretanske veze smanjuju osjetljivost hidrolize. Oni 

su odgovorni za cijepanje polimernih lanaca, smanjenje duljine lanaca i na kraju za veličinu 

lanaca koji difundiraju u medij kada su dovoljno mali. PCL se moţe razgraditi pomoću ţivih 
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organizama (npr. bakterija i gljivica), ali nije razgradiv u ţivotinjskom i ljudskom tijelu zbog 

nedostatka odgovarajućih enzima.
49 

PCL je pogodan za kontrolirani prijenos lijekova zbog svoje visoke propusnosti na mnoge 

lijekove, biokompatibilnosti i sposobnosti da se potpuno izluči iz tijela nakon biorazgradnje. 

Njegova razgradnja je spora (2-3 godine) u usporedbi sa drugim polimerima, pa je zbog toga 

najpogodniji za dugoročno otpuštanje lijekova (duţe od godine dana). Kemijska struktura 

PCL-a čini ga hidrofobnim i visoko kristalastim što rezultira slabim upijanjem vode i zato je 

brzina razgradnje spora. PCL ima sposobnost stvaranja kompatibilnih mješavina s drugim 

polimerima, te se time moţe utjecati na kinetiku razgradnje i olakšano oblikovanje sukladno 

potrebama.
50

 Zbog njegove niske temperature taljenja i visoke temperature razgradnje ima 

široku paletu za termoplastičnu obradu. Stoga je PCL takoĎer pogodan i kao materijal za 

izradu okosnica u inţenjerstvu tkiva.
51 

4. EKSPERIMENTALNI DIO 

4.1. Priprava hidrokisapatita 

Polazni materijal za sintezu hidroksiapatita korištena je aragonitna sipina kost. Plašt 

kosti na površini je mehanički uklonjen, a porozni dio izrezan cirkularnom pilom na komadiće 

debljine 5-6 mm. Izrezani komadići su stavljeni u otopinu natrijeva hipoklorita (NaClO, 13% 

aktivnog Cl2) na 24 sata kako bi se uklonila sva organska komponenta kosti. Nakon što je 

uklonjena organska komponenta, komadići su isprani destiliranom vodom i sušeni na 105°C. 

Tako pripremljeni uzorci su stavljeni u teflonski lončić u tri metalna reaktora zajedno s 0.6M 

otopinom amonijeva dihidrogenfosfata (NH4H2PO4, Fisher Chemicals) i 1M otopinom 

magnezijeva perklorata (Mg(ClO)4, Fluka) na 200°C tijekom 48h. Mg(ClO)4 je dodan u 

koncentraciji 1,3 i 5 mol.% Mg u odnosu na Ca. Po završetku reakcije, uzorci su izvaĎeni, 

isprani destiliranom vodom i sušeni na 105°C. Dobiveni materijali označeni su kao 1%Mg-

HA, 3%Mg-HA i 5%Mg-HA. 

 

4.2. Impregnacija kitozanom i PCL-om 

Pripravljena je otopina 10 mas.% PCL-a i 2 mas.% kitozana. 5g PCL-a otopljeno je u 50 

mL kloroforma i miješano do potpunog otapanja. Uzorci 1%Mg-HA su postavljeni u ureĎaj za 
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impregnaciju (Citovac Struers) i nakon postignutog vakuuma, usisanaje otopina PCL-a u 

posudicu s uzorcima. Uzorci su izvaĎeni i kratko osušeni te impregnirani otopinom kitozana. 

Za pripravu 2 mas.% otopine kitozana otopljeno je 1 g kitozana u 50 mL 0.2M octene 

kiseline na magnetskoj mješalici pri temperaturi 40°C. pH vrijednost otopine podešena je s 

12M otopinom NaOH s 4.58 na 5.74. Otopina kitozana je zatim usisana u posudicu s 

uzorcima koji su nakon toga sušeni pri temperaturi od 40°C tijekom 24h. 

Nakon sušenja uzorci su tretirani s 1M otopinom NaOH tijekom 2h te višestruko 

ispirani destiliranom vodom te sušeni radi daljnje karakterizacije. Dobiveni materijal označen 

je kao 1%Mg-HA/PCL/CS.  

 

4.3. Karakterizacija materijala 

4.3.1. Rendgenska difrakcijska analiza (XRD) 

Mineraloški sastav pripravljenih uzoraka odreĎeni su rendgenskom difrakcijskom 

analizom (XRD) na Shimadzu XRD-6000 instrumentu s CuK α zračenjem pri 40 kVi 30 mA, 

u mjernom području kuteva 10° < 2θ< 65° pri brzini snimanja od 0.2°/s. Uzorci su pomješani 

sa standardom Si (5 mas. %) (JCPDS 27-1402).Računanje parametara jedinične ćelije Mg-HA 

i kvantitativna rendgenska analiza mineralnih faza provedeni su softwerskim programom 

TOPAS (Bruker). 

4.3.2. Infracrvena spektroskopija s Fourierovom transformacijom (FTIR) 

FTIR analiza je provedena pomoću ATR (engl. attenuated total reflectance) 

spektroskopije za krutine na kristalu dijamanta na ureĎaju ATR-FTIR Bruker VERTEX 70. 

Uzorci su analizirani u apsorpcijskom području od 400cm
-1

 do 4000 cm
-1

. 

4.3.3. Termogravimetrijska analiza (TGA) 

Uzorci su analizirani termogravimetrijskom analizom u platinskim lončićima na 

ureĎaju za TGA (TA Instruments Q500) u rasponu od 40°C do 1000°C, brzinom zagrijavanja 

5°C/min.  
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4.3.4. Pretraţna elektronska mikroskopija (SEM) 

Morfologija HA i kompozitnih uzoraka promatrana je pretraţnim elektronskim 

mikroskopom (SEM TESCAN VEGA TS5136LS). S obzirom da su uzorci nevodljivi, 

prethodno su napareni slojem zlata. 
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5. REZULTATI I RASPRAVA 

5.1. Rendgenska difrakcijska analiza (XRD) 

Difrakcijski spektri HA i Mg-HAprikazani su na slici 9. Difrakcijski maksimumi koji se 

javljaju na 2θ = 10.8°, 16.8°, 21.8°, 22.8°, 25.7°, 27.9° i 28.9° karakteristični su za 

hidroksiapatit (JCPDS 09-0432). Na difraktogramima uzoraka dopiranih s magnezijem 

javljaju se nove faze i to već pri najmanjoj koncentraciji magnezija. 
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Slika 9. Difrakcijski spektri HA i Mg-HA s različitim udjelom magnezija  

 

Prema bazi podataka za difrakcijsku analizu prašaka, nova faza identificirana je kao 

vitlokit (Ca18Mg2(HPO4)2(PO4)12, JCPDS 42-0578) ili β-TCP (Ca3(PO4)2, JCPDS 09-0169). 

Naime, u literaturi se često nailazi na podatak da se naziv vitlokit pripisuje β-TCP-u52, 53, 54, 55, 

no, iako obje faze imaju istu romboedarsku strukturu, izmeĎu njih postoji razlika kako u 

sastavu tako i u svojstvima. Objašnjenje zašto se β-TCP često naziva vitlokit, vjerojatno leţi u 

činjenici da je β-TCP faza dobivena u opisanim istraţivanjima nedovoljno, ili uopće nije 
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karakterizirana u obzirom na prisustvo drugih elemenata, odnosno kemijskog sastava 

ispitivanih uzoraka.
55

  

Prema literaturi, čisti β-TCP nastaje pri povišenim temperaturama (850-1125°C) i ne 

moţe nastati u sintezi iz vodenih otopina, primjerice hidrotermalno, pa se njegovo dobivanje u 

sintezama na niţim temperaturama (do 100°C) u području pH izmeĎu 6 i 9, uvijek povezuje s 

prisutnošću Mg
2+

 iona koji promiču njegovo nastajanje 
56; 57 

Stoga, u prisustvu magnezija, 

nastala faza β-TCP je zapravoMg/β-TCP (Ca,Mg)9(PO4)6). 

Vitlokit u svojoj strukturi sadrţi HPO4
2-

 ione za razliku od β-TCP-a koji u svojoj 

strukturi sadrţi samo PO4
3-

 ione, što ih razlikuje u topivosti i drugim svojstvima.
55

  

Iz difraktograma je vidljivo da što je veći udio dodanog magnezija to je intenzitet 

difrakcijskih maksimuma nove faze veći, dok su intenziteti difrakcijskih maksimuma 

karakteristični za hidroksiapatit manji.  

 

Točan udio pojedinih faza izračunat je Rietveldovom metodom i prikazan je u tablici 1. 

 

Tablica 1. Udio faza uzoraka HA supstituiranog magnezijem 

Udio faza / %                        HA 1%Mg-HA 3%Mg-HA 5%Mg-HA 

Hidroksiapatit 95.02 84.48 67.1 54.64 

Vitlokit i/ili Mg/β-TCP
* - 10.18 27.6 39.7 

Silicij (standard) 4.98 5.34 5.3 5.66 
*Sastav faze prikazan je kao vitlokit ili Mg/β-TCP s obzirom da ih zbog identične strukture softwerski program Topasne    

moţe razlikovati 

 

Iz izračunatih udjela faza u tablici 1. moţe se vidjeti kako se uzorak čistog HA sastoji 

isključivo od jedne faze, dok se povećanjem udjela magnezija udio novonastale faze 

vitlokitai/ili Mg/β-TCP-a povećava s 10.18 mas.% u uzorku 1%Mg-HA do 39.7 mas.% u 

uzorku 5%Mg-HA. 
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Tablica 2. Parametri i veličina kristalita HA izračunati na temelju snimljenih difraktograma 

 

Tablica 2. prikazuje parametre i veličinu kristalita HA iz koje se vidi da parametar a 

kristalne rešetke raste povećanjem udjela dodanog magnezija, kao i parametar c. Iako prema 

literaturi, oba parametra rešetke bi se zbog manjeg radijusa Mg
2+ 

iona (0.69Å) u odnosu na 

Ca
2+

 iona (0.96Å) trebala smanjivati, dobiveni rezultati pokazuju suprotno. Blagi porast 

parametra a kristalne rešetke HA naĎen je u literaturi u sličnim istraţivanjima.
58

 Veličina 

kristalita HA izračunata Scherrerovom jednadţbom, opada u uzorku 1%Mg-HA, a zatim raste 

daljnim povećanjem udjela magnezija.  

Tablica 3. prikazuje parametre i veličinu kristalita Mg/β-TCP-a iz koje se vidi da se 

parametar a kristalne rešetke smanjuje kako raste udio dodanog magnezija, kao i parametar c. 

Radijus Mg
2+

 ionamanji je od radijusa Ca
2+ 

iona što dovodi do smanjenja parametara kristalne 

rešetke ako se Mg
2+

 ugradi na mjesto Ca
2+

. Veličina kristalita takoĎer opada porastom udjela 

magnezija što je u skladu s dosadašnjim istraţivanjima.
59, 60, 61

 

 

 

Tablica 3. Parametri i veličina kristalita Mg/β-TCP-a izračunati na temelju snimljenih 

difraktograma 

 

 

 

 

 

  HA 1%Mg-HA 3%Mg-HA 5%Mg-HA 

Parametri 

rešetke 

hidroksiapatita 

a (Å) 9.4293 9.4409 9.4354 9.4363 

c (Å) 6.9025 6.9039 6.9076 6.9088 

Veličina kristalita (nm) 56 47.9 62.3 71.2 

  1%Mg-HA 3%Mg-HA 5%Mg-HA 

Parametri rešetke 

Mg/β-TCP 

a (Å)  10,3914 10,3841 10,3792 

c (Å)  37,2813 37,2587 37,2567 

Veličina kristalita (nm) 42,6 28,2 26,7 
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5.2. Infracrvena spektroskopija s Fourierovom transformacijom (FTIR) 

 

FTIR spektri HA i Mg-HA za različite udjela magnezija prikazani su na slici 10. i 11. 

Spektar HA pokazuje karakteristične vrpce PO4
2-

 skupina na valnim brojevima 562, 600, 960 i 

1016 cm
-1

, CO3
2-

 skupine na valnim brojevima 872, 1413 i 1452 cm
-1

, te OH
-
 skupine na pri 

630 cm
-1

 i 3750 cm
-1

.HA u svoju strukturu moţe primiti supstituente kao što je CO3
2- 

skupina, 

pa tako postoje dva tipa karbonatnih supstitucija: supstitucija CO3
2- 

skupina na mjesto OH
-
 

skupina (tip A) i CO3
2- 

skupina na mjesto PO4
3- 

skupina (tip B). Iz spektra HA vidljivo je da  

HA sadrţi B-tip supstitucije karbonatnih iona čija se vrpca javlja pri 872 cm
-1

. B-tip 

supstitucije dominira u sastavu anorganske faze prirodne kosti (2-8 mas.%) te povećava 

bioaktivnost i biokompatibilnost materijala. Vrpca koja se javlja pri 872 cm
-1 

pripisuje se i 

vibraciji HPO4
2-

 skupine, no zbog meĎusobnog preklapanja teško ih je razlikovati u FTIR 

spektru.
62 

MeĎutim, uočeno je da se ta vrpca smanjuje i širi prema višim valnim brojevima 

(876 cm
-1

) s porastom udjela magnezija tako da se moţe pretpostaviti da je prisutna u 

uzorcima Mg-HA, odnosno upućuje na magnezijem supstituirani HA, vitlokit. 
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Slika 10. Grafički prikaz spektra HA i Mg-HA s različitim udjelom magnezija u području 

valnih brojeva 1500 – 450 cm
-1 
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Vrpca koja se javlja na 1087 cm
-1

 odgovara vibraciji HPO4
2-

 skupine prisutna je u 

uzorku HA što znači da je riječ o nestehiometrijskom HA,Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x) s 

karbonatnim supstitucijama. Pri istom valnom broju, HPO4
2-

 vrpca javlja se i u Mg-HA 

uzorcima (najviše izraţena u uzorku 1%Mg-HA), i gubi intenzitet porastom udjela magnezija. 

Prema literaturi, prisutnost ove skupine upućuje da je došlo do ugradnje Mg
2+

 iona u strukturu 

HA.
63

 PO4
3-

 skupine pokazuju značajno smanjenje intenziteta povećanjem udjela magnezija u 

odnosu na čisti HA. Na FTIR spektru uzorka s najvećim udjelom magnezija, 5%Mg-HA, 

vidljivo je širenje i cijepanje intenziteta PO4
3-

 vrpci pri 993cm
-1 

i oko 1062 cm
-1

 što upućuje 

na stvaranje Mg/β-TCP faze. 
64 

Iz grafičkog prikaza takoĎer je vidljivo da porast koncentracije magnezija dovodi do 

smanjenja intenziteta CO3
2-

i OH
-
 skupina (slika 10. i 11.). 
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Slika 11. Grafički prikaz spektra HA i Mg-HA s različitim udjelom magnezija u području 

valnih brojeva 4000 – 3400 cm
-1 

 

Analiza FTIR spektra ukazuje na destabilizaciju strukture HA ugradnjom Mg
2+

, 

odnosno veće koncentracije magnezija inhibiraju nastajanje HA, time i vitlokita, potičući 

stvaranje Mg/β-TCP faze. Mg/β-TCP se inače nalazi u biološkim sustavima 
65 66

,i istraţivan je 
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za primjenu u inţenjerstvu koštanog tkiva, primjerice u liječenju osteoporoznosti, zbog svoje 

biokompatibilnosti, bioaktivnosti i drugih svojstava koji ga čine izvrsnim kandidatom za 

liječenje koštanih defekata.
67.
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Slika 12. Grafički prikaz sprektra hidroksiapatita ikompozitnih materijala 1%Mg-HA/PCL-

CS u području valnih brojeva 1150 – 1800 cm
-1 

 

Slika 12. i 13. prikazuju FTIR spektre čistog HA i pripravljenih kompozitnih 

materijala. Dodatkom polimera uočava se pojava novih vrpci na valnim brojevima 1160 cm
-1

 

karateristična za C-O skupinu, 1290 cm
-1

 za C-C skupinu, 1233 cm
-1

 za C-O-C skupinu, 1361 

cm
-1

 za CH2 skupinu, te 1726 cm
-1

 za C=O skupinu. Analizirane vrpce, prema literaturi, 

karakteristične su za PCL 
5
 meĎutim neke od vrpci koje se pripisuju PCL-u karakteristične su 

i za kitozan (primjerice CH2 skupina). Široka vrpca u području valnih brojeva 3500-3000 cm
-

1
karakteristična je za asimetrično rastezanje OH- skupina. 

Vrpce karakteristične isključivo za kitozan koje se javljaju pri  1652, 1575 i 1542 cm
-1

 

su izostale, vjerojatno zbog male količine kitozana u kompozitnom uzorku.  
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Slika 13. Grafički prikaz spektra hidroksiapatita ikompozitnih materijala 1%Mg-HA/PCL-CS 

u području valnih brojeva 2700 – 3700 cm
-1 
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5.3. Termogravimetrijska analiza (TGA) 

Termogravimetrijskom analizom istraţena je termička stabilnost sintetiziranih 

kompozitinih materijala te odreĎen udio kitozana i PCL-a impregniranog u 1% Mg-HA  

uzorak (slika 14.). Termogravimetrijska krivulja čistog HA ukazuje na njegovu termičku 

stabilnost. Gubitak mase čistog HA iznosi 4.41%. Povećanjem udjela magnezija,Mg-HA 

uzorci ne pokazuju značajnu promjenu termičke stabilnosti , s gubitkom mase od 4.05% i 4.34 

%  te 5.46% za uzorke  s 1%, 3% Mg-HA. Tek uzorak s 5% Mg pokazuje blagi pad termičke 

stabilnosti, sa gubitkom mase 5.46%. 

Gubitak mase kompozitnog materijala 1%Mg-HA/PCL-CS iznosi 6.54 %, što znači da 

udio polimera u uzorku iznosi 2.49 %. 
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Slika 14. TGA krivulje Mg-HA sa različitim udjelom Mg i uzorak s impregniranim 

polimerima PCL i CS 
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5.4. Pretraţna elektronska mikroskopija (SEM) 

Mikrostruktura pripravljenih materijala istraţena je SEM analizom. Sve mikrografske 

snimke prikazuju unutarnju površinu materijala. SEM mikrograf hidroksiapatita pokazuje da 

je originalna arhitektura sipine kosti u potpunosti očuvana i nakon hidrotermalne reakcije 

(slika 15a)). Kod većeg povećanja moţe se vidjeti kako kristali HA tvore sferične forme, nalik 

maslačku, koje ravnomjerno prekrivaju površinu (slika 15b)). 

 

         

Slika 15. SEM mikrograf a) HA i b) sferičnih čestica HA  

 

Slika 16. SEM mikrograf uzorka 1% Mg-HA 
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Slika 17. SEM mikrograf uzorka 3% Mg-HA 

 

        

Slika 18. SEM mikrograf uzorka 5% Mg-HA 

SEM mikrografi uzoraka hidroksiapatita sa različitim udjelima magnezija prikazuju da 

dodavanje magnezija u hidrotermalnu reakciju mijenja morfologiju površine u odnosu na čisti 

HA. Naime, s porastom udjela magnezija, HA kristalizira u obliku sfera ali su te sfere manje 
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nego u slučaju čistog HA (slika 16-18.). Daljim povećanjem udjela magnezija čestice HA 

potpuno gube svoju početnu sferičnu formu i tvore aglomerate. Slični rezultati naĎeni su i u 

literaturi. 
68, 69

 

Mikrografi kompozitnih uzoraka, odnosno polikaprolaktona i kitozana impregniranih u 

porozni HA s 1 mol.% magnezija, pokazuju da na površini materijala postoji tanki polimerni 

film. Slika 19. prikazuje sloj kitozana kako se rasprostire po sferičnim česticama HA. 

 

Slika 19. SEM mikrograf  uzorka 1% Mg-HA/PCL-CS 

 

Prisutnost kitozana u obliku tankog filma vidljiva je i u porama materijala što znači da je 

njegova viskoznost bila prikladna da prodre kroz porozni HA (slika 20.).  
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Slika 20. SEM mikrograf  uzorka 1% Mg-HA/PCL-CS 

Na slici 21. moţe se vidjeti sloj PCL-a koji prekriva čestice HA, a kojeg se vrlo lako 

moţe identificirati na mikrografima i razlikovati od kitozana obzirom da PCL film uslijed 

pripreme materijala za SEM analizu pokazuje istegnute niti karakteristične za takve elastične 

polimere.  

 

 

Slika 21. SEM mikrograf  uzorka 1% Mg-HA/PCL-CS 
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6. ZAKLJUČAK 

 Provedena je ugradnja Mg
2+

 iona u strukturu hidroksipatatita hidrotermalnom 

konverzijom sipine kosti, pri čemu je kao izvor magnezijevih iona korišten 

magnezijev perklorat – Mg(ClO4)2. 

 Pripravljeni su kompozitni materijali Mg-HA i PCL/CS metodom vakuumske 

impregnacije za uzorke s udjelom magnezija od 1mol.%. 

 XRD analiza potvrĎuje nastanak nove faze koja je identificirana kao vitlokit i/ili 

Mg/β-TCP kao posljedica supstitucije kalcija magnezijem u strukturi HA. 

Zaključeno je da je hidrotermalnom sintezom dobiven dvofazni sustav kojeg 

čine HA i vitlokit pri niţim koncentracijama magnezija (1 i 3 mol.%), dok pri 

većoj koncentraciji (5 mol.%) koegzistiraju HA i Mg/β-TCP. 

 FTIR spektri uzoraka s različitim udjelom magnezija pokazuju smanjenje 

inteziteta fosfatnih, karbonatnih i hidroksilnih skupina. U uzorku s najvećom 

konentracijom magnezija, naĎene su vrpce karakteristične za Mg/β-TCP fazu. 

 TGA metodom pokazano je blago smanjenje termičke stabilnosti HA za uzorak 

s 5% magnezija, a udio PCL-a i kitozana u kompozitu iznosi 2.49 mas. %. 

 SEM mikrografi hidroksiapatita pokazuje da je originalna arhitektura sipine 

kosti u potpunosti očuvana i nakon hidrotermalne reakcije. Povećanjem udjela 

magnezija početne sferične čestice čistog HA se smanjuju. Daljim povećanjem 

udjela magnezija, čestice HA potpuno gube svoju početnu sferičnu formu i 

tvore aglomerate zajedno s novonastalom fazom. Mikrografi kompozitnih 

uzoraka pokazuju da na površini materijala postoji tanki polimerni film koji 

prekriva HA čestice. 
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