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Kompoziti na temelju titana i hidroksiapatita u medicinskim primjenama

Sazetak

Rast svjetske populacije vodi prema povecanoj potraznji za medicnskim implantatima
pomocu kojih je moguéa zamjena kostiju oSte¢enih boles¢u (poput artritisa ili raka) ili
ozljedama. Prirodno tkivo, poput kostanog tkiva, posjeduje jedinstvenu strukturu i mehanicka
svojstva zbog ¢ega popravak ili izmjena takvog tkiva predstavlja veliki izazov. Biokeramike
su prvi puta predstavljene kao novi materijal za medicinske implantate u Sezdesetim
godinama dvadesetog stoljeca 1 od tada se ucestalo primjenjuju u medicini. To su prije svega
metalni materijali poput legura titana, nehrdajuceg Celika te legura kobalta i kroma. U
pocetcima razvoja jedini Kriteriji koje je implantat morao zadovoljiti bili su prikladna
fizikalna svojstva i netoksi¢nost materijala. U danasnje vrijeme zahtjevi ukljucuju razna
fizikalna svojstva materijala, te sposobnost da materijal potice rast tjelesnog tkiva.

Metalni implantati posjeduju visi Youngov modul od kostiju §to uzrokuje ,,zasjenjenje
naprezanja“ (engl. stress shielding). Takoder mana je i losa biokompatibilnost koja je nuzan
uvjet za poticanje rasta prirodnog tkiva. No prednost metalnih implantata je ta $to se odlikuju
dobrim mehanic¢kim svojstvima poput ¢vrstoce i otpornosti na koroziju. Hidroksiapatit (HAp)
je biokeramicki materijal sa slabim mehanickim svojstvima, pogotovo u smislu nosivosti.
Pozitivna strana HAp-a je u sli¢nosti sastava s onim od kosti $to potice stvaranje novog tkiva.
Kombinacijom titanijevih legura s HAp-om nastaje novi biomaterijal s odli¢cnim mehani¢kim
1 bioloskim svojstvima.

Ovaj rad usmjeren je na literaturni pregled biomaterijala na temelju titanijevih legura i
HAp-a kao kompozita za medicinske implantate. Razmatrat ¢e se 1 neke ucestale metode

kombiniranja HAp-a i titanija, njihova biokompatibilnost te ponasanje in vitro i in vivo.

Kljucne rijeci: medicinski implantati, titanij, hidroksiapatit, biomaterijali, biokompatibilnost.



Titanium/hydroxyapatite composites in medical applications

Abstract

The expansion of the global population is leading to an increased demand for
medical implants for bone defects caused by diseases (such as arthritis and cancer) or trauma.
Due to the unique structure and mechanical properties of natural bone tissue, the repair is
challenging. The bioceramics were first introduced as the medical implants in the 1960s and
since then they have been extensively utilized in medical applications. These materials are
primarily metal implants such as titanium alloy, stainless steel, and cobalt-chromium alloys.
In the early period of medical implant development, the only criteria for implant material
suitability were appropriate physical properties and non-toxicity. Today, the criteria include
the physical properties of the bone implant material and its ability to promote the tissue
growth.

Metal-based implants have a higher Young’s modulus than bones, which leads to
stress shielding. Metal implants also have poor biocompatibility, which is necessary to
promote the growth of natural tissue. However, metal-based implants have the beneficial
mechanical properties in terms of strength and corrosion resistance. Hydroxyapatite (HAp) is
a bioceramic material with poor mechanical properties, especially for load-bearing
applications. However, HAp has a similar composition as bones and can promote the
formation of new bony tissue. By combining titanium alloy with HAp one can develop a new
biomaterial with excellent mechanical and biological properties.

This paper aims to review biomaterials based on titanium alloys and HAp as a
medical implant composites. Also, common methods of combining HAp and titanium, their

biocompatibility and behaviour in vitro and in vivo are discussed.

Key words: medical implants, titanium, hydroxyapatite, biomaterial, biocompatibility.
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1. Uvod

Kost je kompleksno zivo tkivo koje posjeduje definiranu strukturu rasporedenu po
razli¢itim hijerarhijskim razinama. U sustini je kompozit sacinjen 0d organske faze (vec¢inski
udio kolagen) u kojoj se nalaze anorganski kristali koji sadrze kalcij i fosfate [1]. Iako kostur
ima vitalnu ulogu u tijelu sisavaca (u smislu da sluzi kao strukturna potpora, osnova
pokretljivosti 1 kao zaStita unutarnjih organa), podlozan je osteCenjima uslijed ozljeda ili
degenerativnih bolesti koje se pripisuju starenju. Zbog toga, od najranijih vremena, postoji

potreba za popravkom oStecenog tvrdog tkiva.

Prvi pokuSaji zamjene tvrdog tkiva s biomaterijalima usmjereni su na povratak
osnovnih funkcija popravkom defekata nastalih ozljedom ili boles¢u, uz minimalnu
imunolosku reakciju organizma. Taj tip materijala se danas opisuje kao 'bioinertan', a
odsutnost bilo kakve toksi¢ne reakcije smatrao se uspjesnim ishodom. Izraz 'bioinertnosti'
treba pazljivo koristiti jer ¢e svaki materijal uveden u fiziolosku okolinu na neki nacin
reagirati s njim. Za medicinske implantate, bioinertnost se definira kao minimalna razina
reakcije prema tkivu domacina u kojem se implantat prekriva tankim vlaknastim nevezanim
filmom. Kao S§to je to slu¢aj s mnogim biomedicinskim implantatima, materijali koji se
upotrebljavaju u pocetku su bili zamisljeni za potpuno razli¢itu ulogu. Najbolji primjeri za to
su cement za kost 1 neke metalne slitine. U novije vrijeme interes se sve viSe pomice u smjeru
biokeramike zbog njenih povoljnih svojstava poput odli¢ne otpornosti na koroziju,

biaktivnosti i otpornosti na trosenje [2].

Metali koji se danas najéesce koriste u medicinske svrhe su titanij i njegove legure.
Titanijeve implantate karakteriziraju bolja mehanicka svojstva u odnosu na ljudsku kost, §to
bi moglo uzrokovati preuzimanje opterecenja s Kosti i time uzrokovati njenu resorpciju. Jedan
od na¢ina da se taj problem rijeSi je upotreba kompozitnog materijala temeljenog na
titanijevoj matrici ili matrici neke titanijeve legure modificirane hidroksiapatitnom (HAp)
keramikom. Dodatak hidroksiapatita u metalni materijal dovodi do poboljsanja

biokompatibilnosti te omogucuje integraciju implantata s kostanim tkivom [3].



2. Biomaterijali

Biomaterijal je sintetiski ili prirodni, biokompatibilni materijal ili uredaj koji pomnim
dizajnom slijedi unaprijed definiranu aktivnost u bioloSkom sustavu. Svojim karakteristikama
oponasa Zeljenu bioloSku funkciju, a da pri tome ne uzrokuje kratkoro¢ne ni dugorocne Stetne
posljedice okolnim ili udaljenijim tkivima [4]. Znanost o biomaterijalima je interdisciplinarno
podruc¢je koje se bavi proucavanjem fizioloskih i bioloskih karakteristika materijala te
njihovu interakciju s bioloskom okolinom. Podru¢je biomaterijala praceno je stalnim i
snaznim rastom, a ujedinjuje aspekte medicine, biologije, kemije te inZenjerstva materijala.
Najintenzivniji razvoj i proucavanje usmjereno je prema sintezi biomaterijala, njihovoj
optimizaciji, karakterizaciji, testiranju te proucavanju bioloskih interakcija izmedu tkiva
domacdina i samog materijala [5]. Biokompozitni materijali su razvijeni s ciljem da ujedine
bioaktivna svojstva keramike i mehanicka svojstva metala ili polimera [6]. Dugogodisnji rad i
trud znanstvenika iz raznih polja znanosti jasno je vidljiv upravo u mnogobrojnosti

raznovrsnih materijala za izradu umjetnih kostiju koji danas postoje [7].

Tablica 1. Popis sintetskih i prirodnih materijala koji se koriste u medicinske svrhe [5].

Primjena Materijal

Kostur

- zamjena zgloba (kuk, koljeno) - titanij, Ti-Al-V legura, nehrdajuci ¢elik,

- plocica za fiksiranje loma

- koStani cement

- pomocne tvari za zacjeljivanje
- umjetna tetiva ili ligament

- dentalni implantat

Kardiovaskularni sustav
- umjetne krvne Zile
- srcéani zalistak

Organi
- umjetno srce
- umjetna koZza
- umjetni bubreg (hemodijaliza)
- Stroj za srce 1 pluca

Osjetila
- umjetna puZnica
- intraokularna leca
- kontaktna le¢a
- koronarni stent

polietilen

nehrdajuéi ¢elik, kobalt—krom legura
poli(methil metakrilat)
hidroksiapatit

Teflon, Dacron

kalcijev fosfat

Dacron, Teflon, poliuretan
nehrdajuci celik, ugljik

poliuretan
silikon—kolagen kompozit
celuloza, poliakrilonitril
silikonska guma

platinske elektrode

poli(metil metakrilat), silikonska guma,
hidrogel

silikon-akrilat, hidrogel

kolagen, hidrogel




2.1. Ponasanje biomaterijala in vivo

Po nacinu ponasanja in vivo, razni biomaterijali mogu se podijeliti na:

- Bioaktivne materijale (npr. materijali na osnovi kalcij-fosfata, CaP) — koji mogu

potaknuti rast novog kostanog tkiva u fizioloskim uvjetima. Dodatno, novonastalo
kostano tkivo ¢e se kemijski vezati za implantat.

- Bioinertni materijali (npr. titanij, titanijeve legure, korund (Al203), itd.) — pokazuju

vrlo slabe interakcije s okolnim tkivom. Na implantatu se moze stvoriti zastitna
vlaknasta ovojnica vezivnog tkiva uslijed razvoja okolnog.

- Biotolerantni materijali (npr. nehrdajuci ¢elik, poli(metil metakrilat) itd.) — ¢e stvoriti

ovojnicu koja nece prianjati uz implantat [8].

Ovisno o stabilnosti implantata u fizioloSkim uvjetima u tijelu domacina, implantati se mogu
kategorizirati kao biorazgradivi, biorezistentni i bioresorbirajuci. Biorazgradivi materijali se
razgraduju postepeno unutar tijela domacina. Suprotno tome, biorezistentni materijali se ne
razgraduju ni pod kakvim uvjetima unutar tijela domacina. Bioresorbiraju¢i materijali su
biomaterijali na temelju kalcijevih fosfata (a- i f-trikalcijevi fosfati), koji omogucuju opskrbu
terapeutskih tvari (npr. Ca?* ili PO4%), tijekom kontroliranog otapanja koje je kljuéno za brze

zacjeljivanje koStanog tkiva [8].

2.2. Titanij i titanijeve legure

1791. godine William Gregor, amaterski kemicar iz Cornish-a, primijetio je da
pomocu magneta moze odvojiti odredenu komponentu iz crnog taloga jedne obliznje rijeke.
Danas je poznato da je ta ruda ustvari ilmenit, jedna od dvije glavne rudace titanija. Zatim je
odvojio zeljezo iz dobivenog crnog praha s klorovodi¢nom kiselinom te mu je preostalo talog
u obliku titanijovog oksida. 1932. godine William Kroll otkriva proces koji omogucuje
komercijalnu eksploataciju titanija iz rudage [9]. Cetrdesetih godina dvadesetog stoljeca
titanij i njegove legure pocinju se sve viSe Koristiti u medicini, aeronautici i kemijskoj
industriji. Pred kraj drugog svjetskog rata tehnologija prerade titanija i titanijevih materijala
sve vise prelazi iz domene vojne uporabe u svijet svakodnevice. Do 1940. ve¢ su se postigli i
prvi zadovoljavajuci rezultati s titanijevim implantatima. No najve¢i napredak u koriStenju
titanija kao implantata za kosStano tkivo zahvaljujemo Branemarkovu otkri¢u osteointegracije.

Istrazivanja i razvoj titanijevih legura za primjenu u medicini se i dalje nastavljaju zbog



mnogobrojnih jedinstvenih karakteristika poput visoke specificne Cvrstoce, male gustoce i
bioinertnosti. Titanij ima gustoéu od 4.5 g/em® i taliSte na temperaturi od
1668 °C. Vlacna ¢vrstoa pri sobnoj temperaturi iznosi 1400 MPa. Pri visokim
temperaturama titanij pocinje reagirati s drugim tvarima. Titanijeve legure se odlikuju
visokom otpornos¢u na koroziju pri sobnoj temperaturi zbog povrsinskog oksidnog sloja. Te
legure se mogu podijeliti na a-, (¢ + £)- 1 B-tip. S-tip legure imaju najnizi Youngov modul,

koji je po vrijednosti najblizi Youngovom modulu kosti (10 — 30 GPa) [10].

2.3. Hidroksiapatit

Hidroksiapatit (HAp) je jedna od apatitinih struktura koje opazamo u stijenama.
Apatitina struktura ima osnovnu formulu Caio(POs)sX2. X u formuli mogu zamijeniti razne
funkcionalne skupine poput hidroksilne (—OH) kod hidroksiapatita, fluoridne (F?) kod
fluoroapatita i kloridne (CI") za kloroapatit. Sintetski HAp se primjenjuje diljem svijeta kao
zamjena za oSte¢eno kostano tkivo u ljudskom tijelu. HAp ima sposobnost vezanja i poticanja
rasta koStanog tkiva zbog kemijske 1 strukturne sli¢nosti s mineralima prirodne kosti. Pri
visokim temperaturama HAp se razgraduje. Postupak zapocinje dehidroksilacijom na oko
900 °C na zraku ili oko 850 °C u atmosferi bez vlage. Sljedeci korak razgradnje je nastajanje
tetrakalcij fosfata (TTCP) i trikalcij fosfata (TCP). TCP se sastoji od B-TCP na
temperaturama nizim od 1200 °C i od a-TCP na temperaturama visim od 1200 °C. HAp gubi
ve¢inu hidroksilnih grupa iznad 1300 °C te zbog toga znacajno gubi na masi. Neka
istrazivanja pokazala su da iznad 1350 °C ¢vrsto¢a HAp drasti¢no opada. HAp je jedan od
istrazivanijih materijala za zacjeljivanje kosti. HAp se moze relativno jednostavno i jeftino
dobiti u obliku praha. Jedan od prvih istrazivackih radova koji ga je koristio u biomedicinske
svrhe bili su Levitt i sur., koji su pomoc¢u tehnike vru¢eg preSanja hidroksiapatitnog praha

dobili korisne oblike za uporabu u bioloskim eksperimentima [10].

2.4. Kompozit HAp-Ti kao implantat

Prednosti primjene metala su njihova dobra mehanicka svojstva poput visoke zZilavosti
I ¢vrstoce na savijanje. No korozija, troSenje implantata (Sto uzrokuje otpustanje metalnih
iona) i prijenos naprezanja s kosti na metal (eng. stress shielding) uzrokuju iritaciju, upalu i
odvajanje implantata. Dodatno, bioinertnost metalnih implantata rezultira slabim

povezivanjem s kosti in vivo. lako je utvrdeno da su keramicki biomaterijali pogodni za



zamjenu koStanog tkiva zbog biokompatibilnosti, otpornosti na koroziju i tlacne Cvrstoce,
krtost keramike je glavni faktor koji utjece na oStecenja implantata ve¢ u ranoj fazi primjene.
Klasi¢an primjer je hidroksiapatit. Razlog zasto se HAp tako Cesto koristi za zamjene ili
popravke kostanog tkiva je bioloska sli¢nost anorganskom dijelu kosti. Kost se smatra
biokompozitom HAp-a i kolagena. To je i razlog zasto sintetski kompoziti na temelju HAp-a
1 kolagena mogu puno bolje imitirati sastav kosti. Zbog slabih mehanickih svojstava kao 1
problema vezanih uz proizvodnju pri visokim temperaturama (kod sinteriranja pri visokim
temperaturama dolazi do denaturiranja kolagena), HAp-kolagen kompoziti ne zadovoljavaju

zahtjeve visokog opterecenja.

Slika 1. Implantati HAp-Ti kompozita [11].

Materijali poput legura Co-Cr, titanija, legura titanija i nehrdajuceg celika se joS$
uvijek ekstenzivno koriste u medicinske svrhe, no potrazi za idealnim materijalom ne nazire
se kraj. Razlog tome je $to materijali pod uvjetima slozenog fizioloSkog okruzenja tijekom
duzeg perioda po¢inju otpustati Stetne ione (npr. Cr?*, Ni?*). Stvaranje Gestica nanometarskih
veli¢ina glavni je uzrok nekroze i1 upale tkiva. Te Cestice mogu isto tako krvlju dospjeti do
organa poput srca, jetre ili pluca §to moZze uzrokovati ozbiljna oStecenja organa. Bioinertna i
biotolerantna priroda dodatno otezava situaciju. Medutim, takvi materijali mogu se

modificirati povrSinskim prevlakama od bioaktivnh materijala poput kalcijevih fosfata ili

5



hidroksiapatita. Medutim, loSa povezanost temeljnog materijala i povrSinskog sloja kao i
napuknucéa premaza tijekom upotrebe materijala mogu izazvati ozbiljne probleme za zdravlje
pacijenta. Takoder, elasticni modul implantata u idealnom slu¢aju mora biti isti kao od kosti,
uz istovremeno poboljsanje zilavosti i ¢vrstoc¢e. Biomaterijal na temelju HAp-a i metala moze
se primijeniti kao potencijalni neporozni implantat, kod kojeg metalna faza pridonosi boljim
mehanic¢kim svojstvima. Odabir metalne faze je ograni¢en upravo mehani¢kim svojstvima i
biokompatibilnos¢u. Usporedbom Al2O3, ZrO», nehrdajuceg celika i titanija, pronadeno je da
je titanij najbolja faza za ortopedsku primjenu zbog izvrsne otpornosti pri fizioloskim
uvjetima, niske gustoée (4.540 g/cm?®), kao i nizeg modula elasti¢nosti (~110 GPa) od legure
Co-Cr (~230 GPa) i nehrdajuceg ¢elika (~205 GPa) [8].



3. Biokompatibilnost

Najc¢eSc¢e upotrebljavana definicija biokompatibilnosti glasi: ,,Biokompatibilnost je
sposobnost materijala da uzrokuje prikladan odziv tkiva tijekom specificne primjene* [12].
Primjeri ,prikladnog odziva®“ ukljucuju otpornost na zgru$avanje krvi, otpornost na
bakterijsku kolonizaciju te normalno i nesmetano zacjeljivanje. Primjeri specifi¢ne primjene
su hemodijaliticke membrane, urinarni kateteri, umjetni kukovi itd. Biomaterijal koji se
koristi kao implantat ne smije biti citotoksi¢an. Citotoksi¢nost je uzrokovana povecanom
koncentracijom metalnih iona u krvi. Takoder, vazan uvjet je da materijal ostaje stabilan
tijekom svoje funkcije [8]. Zbog toga se pod pojmom biokompatibilnosti Cesto spominje
jednostavno objasnjenje da je to sposobnost nekog materijala da ne Steti tijelu, te da potice
proces zacjeljivanja [10]. Iako je ova definicija to¢na, ne pruza uvid u dublja promatranja
poput mjerenja i poboljSanja biokompatibilnosti. Proceduralna definicija proizlazi iz 1SO
standarda o biokompatibilnosti. Postoji niz testova koji su strogo definirani, a materijal koji
zadovolji na svakom od tih testova moZe biti opisan kao biokompatibilan. U tablici 2.

nakratko su opisani neki od testova za biokompatibilnost [12].

Tablica 2. Bioloska evaluacija medicinskih uredaja prema 1SO 10993-1.

- Zahtjevi za dobrobit zivotinja - Ostaci sterilizacije

- Test na genotoksi¢nost i karcinogenost - Razgradnja materijala

- Reproduktivna toksi¢nost - Iritacija i osjetljivost

- Interakcija sa krvlju - Sistematska toksi¢nost

- In vitro citotoksi¢nost - Priprema uzorka

- Lokalni efekti nakon implantacije - Identifikacija i kvantifikacija produkata
razgradnje

3.1. Razvoj biokompatibilnosti

U samim pocetcima razvoja implantata, prikladan materijal trebao je pokazivati
minimalnu ili nikakvu otrovnost za tijelo. Kako je razvoj napredovao u razmatranje se pocela
uzimati i sposobnost poticanja rasta novog tkiva. S ciljem da se postignu takva svojstva
mnogobrojna istrazivanja posvecena su dizajnu, pripravi i obradi materijala [10]. Za mnoge

biomedicinske primjene u danasnje vrijeme biomaterijal treba prije svega biti bioaktivan,



osteokonduktivan i osteoinduktivan. Bioaktivnost je svojstvo materijala da stvara direktnu
vezu sa zivim tkivom (npr. kostima). Ta se veza uspostavlja pomocu apatitnog sloja koji se
stvara izmedu implantata i kosti. Osteokonduktivnost se definira kao sposobnost implantata
da sluzi kao okosnica za stvaranje nove kosti te time omoguéi adheziju osteoblasta,
proliferaciju i diferencijaciju kostanih stanica. Osteoinduktivnost je sposobnost biomaterijala
da potakne rast novog kostanog tkiva in vivo. Mnogobrojni izvori navode da uspjeh nekog
biomaterijala uvelike ovisi o biokompatibilnosti, svojstvu oseointegracije, fizikalno-
mehanickim svojstvima, antibakterijskim svojstvima itd. [8]. Branemark uvodi pojam
osteointegracija kako bi opisao kontakt izmedu povrSine titanija i kosti. Pojam biointegracija
ima drugacije znacenje: ,,...stimulacija rasta kostanog tkiva pomocu bioaktivne povrsine koja
poti¢e direktnu vezu izmedu implantata i okolnog kostanog tkiva...”. U ovoj definiciji
bioaktivnost je sposobnost materijala da se poveze sa zivim tkivom bez stvaranja posrednog
sloja poroznog tkiva [13]. Ovaj generalni koncept biokompatibilnosti nedavno je proSiren
unutar podruéja inzenjerstva tkiva u kojemu se in vitro i in vivo patofizioloski procesi koriste
pomnim odabirom stanica, materijala kao i metaboli¢kih i biomehanickih uvjeta da se stvori

novo funkcionalno tkivo [5].

3.2. Kako utjecati na biokompatibilnost titanija?

S obzirom na inertnu povrSinu titanijevih implantata, javlja se potreba za
modifikacijom njegove povrsine kako bi se omogucilo stvaranje kovalentne veze s okolnim
kostanim tkivom. Jedan od moguénosti je prevlacenje povrsine titanija bioaktivnim filmom.
Kao najc¢e$¢a modifikacija titanijeve povrSine je upravo hidroksiapatit koji se Kkoristi kao
osteokonduktivna prevlaka za dentalne i ortopedske implantate [13]. Hrapavost povrsine
implantata je vrlo bitna za vezanje implantata s tkivom. Stoga su porozne strukture i hrapave
povrSine neophodne za poticanje srastanja kosti i implantata (osteointegracija). Na hrapavost

i poroznost povrsine moguce je utjecati uvjetima proizvodnje potencijalnog implantata [10].



4. Proizvodnja HAp-Ti kompozita

Kompoziti na temelju hidroksiapatita i1 titanija mogu se pripremiti klasi¢nim ili
naprednim metodama sinteriranja. Tradicionalno, HAp-Ti kompoziti se pripremaju
mijeSanjem praSaka hidroksiapatita i titanija pomocu kuglicnog mlina, nakon Cega slijedi
zbijanje smjese te sinteriranje pri relativno visokim temperaturama (>1100 °C) [14].
Nedavno, napredne metode poput SPS metode (eng. Spark plasma sintering technique) se
upotrebljava za pripremu gustih i kompaktnih praskastih mjesavina u kratkom vremenu [15-
17].

4.1. Sinteriranje

Tehnika sinteriranja poznata je jo$ od davnih vremena. U proslosti su se sinteriranjem
izradivali lonci, vaze, plo€ice i razni ukrasni elementi. Proces se temelji na kompresiji i
oc¢vr§éivanju materijala primjenom topline i tlaka. U dana$nje vrijeme, 0sim u loncarstvu,
sinteriranje se koristi i u praskastoj metalurgiji. Funkcionalne prevlake keramika na metalima
(poznati i kao ,,Cermets) omogucuju kombiniranje mehanickih svojstava tvrdoce i ¢vrstoce
te korozijske otpornosti [18]. Osim u tehnicke svrhe, sinteriranje sluzi za oblaganje metala

kreamikom radi produljenja Zivotnog vijeka predmeta.

Dva parametra su posebno vazna kod sinteriranja tradicionalnom metodom:
1.) Nacin rada (vrijeme i temperatura);

2.) Atmosfera u procesnom prostoru (vakuum, kisik, argon, itd.).

4.2. Klasi¢ne metode sinteriranja

Kao §to je prethodno spomenuto, klasicne metode sinteriranja temeljile su se na
umijeSavanju razli¢itih praskastih sirovina. Tako su Fahami i sur. [19] koristili CaHPO4, CaO
i praskasti titani kao predlozak za pripravu HAp-Ti kompozita mehano-kemijskom sintezom

prema sljedecoj jednadzbi:

6 CaHPO4 + 4 CaO + Ti — Ca1o(PO4)s(OH)2 + Ti + 2 H,0 (1.1)



Konacan sastav i kristalnost produkta ovisi o udjelima pojedine sirovine kao i temperaturi 1
atmosferi sinteriranja. Vazno je naglasiti da niski stupanj kristalnosti HAp praska rezultira
povecanjem bioresorpcije i topljivosti u fizioloskoj sredini [20]. Zbog te Cinjenice Fahrami i
suradnici pokusali su povecati stupanj kristalinosti s 13% na 69% zarenjem mljevenog praska
pri 650 °C tijekom 2 h. Medutim, ovakav pristup uzrokovao je oksidaciju titanija i razgradnju
HAp-a na g-TCP fazu. Chu i sur. [21] pristupaju tom problemu na drugaciji na¢in. Priredili su
HAp-Ti mjeSavinu s 20% HAp-a u kuglichom mlinu uz naknadno vruée preSanje na
temperaturama 900 °C — 1000 °C. Primijetili su da sinteriranje pri 1000 °C dovodi do
stvaranja a-TCP i CasO(PQOas). faze. Razlika u koeficijentu linearne toplinske ekspanzije, (a),
HAp (17,3x10° °C) [22] i titanij (8,4x10® °C™) [23] rezultira slabim sinteriranjem [21].
Primijeceno je da dodatak titanijevog praska u HAp uzrokuje poveéanje zilavosti od 0,7 do
1,0 MPa m'2, lako se dodatkom Ti u HAp Zeljelo posti¢i znacajno povecanje Zilavosti,
marginalno poboljSanje se pripisuje niskoj gustoci sinteriranog kompozita. U jednom ranijem
radu, Nath i sur. [14] su priredili HAp-Ti kompozite s razli¢itim masenim udjelima titanija
(10 — 40%) koristeci sinteriranje bez pritiska. Primijec¢eno je da sinteriranje razli¢itih sastava
pri temperaturama od 1000 °C do 1400 °C na 2 h rezultira ekstenzivnim reakcijama
sinteriranja te stvaranjem TiO2, CaO, TCP i CaTiOg3 (tablica 3.). Termodinami¢ki izrauni
pokazuju da je veéa vjerojatnost oksidacije titanija klasicnim metodama sinteriranja zbog
visih temperatura i duzeg vremena zadrzavanja (uslijed reakcija HAp-a i TiO. iznad
750 °C). Yang i sur. [24] pripremili su Ti-HAp kompozite s 10 i 20% masenog udjela HAp-a
sinteriranjem pri 1100 °C u vakuumu kako bi se umanjila oksidacija titanija. FT-IR i XRD
analize uzoraka HAp-Ti kompozita ukazale su na raspad HAp-a na a-TCP i TTCP te

stvaranje CaxTi>Os. Porastom temperature odvija se sljedeca reakcija:

vakuum, T>800 °C

Ca10(PO4)s(OH)2 Ca10(PO4)s(OH)2.2xOx + xH20 1 (1.2)

Vodena para koja nastaje reakcijom pod (1.2) reagira s titanijem i stvara TiO2 (1.3), koji
zatim u kontaktu s HAp-om stvara f-TCP i CaTi20s (1.4):

Ti+2H0 — TiO2 + 2 H (1.3)
Ca10(PO4)s(OH)2+ 2 TiO2 — 3 Ca3(PO4)2 + CaTi20s + H20 (1.4)
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Klasi¢cnim metodama sinteriranja nemoguce je zadrzati titanij u Sinteriranom
proizvodu zbog oksidirajuc¢e atmosfere. Stoga, inertne atmosfere poput argona pokazale su se
kao moguce rjeSenje. Kako bi promatrali utjecaj zaStitne atmosfere na reakcije tijekom
sinteriranja HAp-Ti kompozita, Ning i sur. [25] sinterirali su HAp-Ti kompozit s 50% titanija
pri temperaturi od 1200 °C tijekom 30 minuta u atmosferi argona. Medutim, uoceno je
stvaranje CaO, Ti»O, CaTiOs, TiP fazai a-Ti.

Zakljucno, klasi¢nim metodama sinteriranja HAp-Ti kompozita ¢ak i kod niskih
temperatura (1000 °C) dolazi do ekstenzivne dehidroksilacije HAp-a i reakcije izmedu HAp-
a i titanija. Stvaranje TCP faze rezultira veCom topljivo$¢u implantata te nizom mehanickom
¢vrsto¢om tijekom primjene in vivo. Takoder, sinteriranjem pod zaStitnom atmosferom
argona oksidacijski procesi nisu zaustavljeni zbog duzeg sinteriranja (>1 h) i visokih
temperatura (= 1000 °C).

4.3. Sinteriranje uz pomo¢ plazme

Jedna od mnogih naprednih tehnika sinteriranja je sinteriranje uz pomo¢ plazme (SPS)
koja potencijalno nudi rjeSenje problema klasi¢énih metoda sinteriranja. Nakahira i sur. [15]
promatrali su sinteriranje Ti-HAp kompozita s razli¢itim udjelima HAp-a (20 — 25%) uz
elektri¢ni impuls (engl. Pulsed electric current sintering, PECS) pri temperaturama od 800
°C 1 1000 °C pod tlakom od 30 MPa te u zastitnoj atmosferi argona. lako PECS metoda
prigusuje oksidaciju titanija pri 900 °C, primijeeno je stvaranje TiO2 u uzorcima
sinteriranim pri 1000 °C. Mondal i sur. [26] su koristili tehniku sinteriranja uz pomo¢ plazme
kako bi priredili kompozit na temelju S-TCP i Ti pri temperaturi od 1200 °C i tlaku od 50
MPa. Unato¢ zadrzavanju sastava, ovaj postupak rezultirao je stvaranjem CaTiOs. U jednom
nedavnom radu, Kumar i sur. [16] objavili su rezultate opSirnog istrazivanja o sinteriranju
uz pomo¢ plazme i faznom razvoju HAp-Ti kompozita s razli¢itim masenim udjelom titanija
(5, 10, 20%). Uvjeti proizvodnje prilagodeni su postizanju visoke ¢vrsto¢e kompozita s
minimalnom reakcijom izmedu HAp-a i titanija. XRD analiza potvrdila je vecinsku prisutnost
HAp-a i Ti u dobivenom produktu. Difrakcijska analiza odabranog podru¢ja snimljenog
transmisijskim elektronskim mikroskopom (slika 2) ukazala je na prisutnost -Ti, HAp i f-
TCP kao i CaTis(POs)s faze na HAp-Ti medupovrsini. Pretpostavlja se da je S-TCP faza
nastala dehidroksilacijom HAp-a; CaTis(PO4)s reakcijom S-TCP i TiOz ili reakcijom izmedu
HAp-a i TiO,. Takoder, prisutnost £-Ti upucuje na ograni¢enu f—o transformaciju titanija

tijekom hladenja pri temperaturi od 882 °C (temperatura fazne transformacije).
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Nasuprot, Nath i sur. [14] te Rapacz-Kmita i sur. [27] opazili su izostanak dehidroksilacije
HAp-a pri temperaturama sinteriranja ispod 1300 °C. U prisutnosti titanija i njegovog oksida
, HAp pocinje disocirati pri mnogo nizim temperaturama [24]. Mikrostruktura tih kompozita
analizirana pomoc¢u transmisijskog elektronskog mikroskopa upuéuje na moguénost stvaranja
reakcijskih produkata izmedu HAp-a i titanija tijekom sinteriranja $to dovodi do stvaranja
CaTis(POa)e:

Ca10(PO4)s(OH)2 — 3 Caz(PO4)2 + CaO + H20 1 (1.5)
3 Caz(PO4)2+ 4 TiO2 — CaTis(POs)s + 8 CaO (1.6)
Ca10(PO4)s(OH)2 + 4 TiO2 — CaTia(POs)s + 9 CaO + H20 1 1.7)

@o11)
»

~+» (1120) |

o *
[i101]

Slika 2. Mikrografije faza u HAp-Ti kompozitu (a-b); rezultati difrakcijske analize pojedinih
faza (c-f) [16].
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Tablica 3. Utjecaj metode sinteriranja na sastav sinteriranog HAp-Ti kompozita [14-16].

Klasi¢ne metode sinteriranja Napredne metode sinteriranja
L Sinteriranje
S .. . Sinteriranje uz .
Sinteriranje bez pritiska, na zraku pri lektricni imoul uz pomocé
razlicitoj temperaturi (ePeE Cé%l ;7:119 0”an plazme (SPS)
g u argonu
1000 °C | 1200°C | 1300 °C | 1400 °C 900 °C 1000 °C 950 °C
HAp,
B-TCP, ] ]
HAp HAp HAp HAp 4-TCP. HAp
Ca0o
HAp,
HAD, HAp, | p-TCp, | AP HAp, Ti,
B-TCP, B-TCP, .
S-TCP, a-TCP, TiO,,
HAp- | a-TCP, a-TCP,
. Cao, Cao, = - ﬁ_TCPI
10%Ti Ca0, . . Cao,
. TiOy, TiOy, . CaO,
T02 | caTios | caTios | 1O
CaTiOs 3 * | CaTiOs
HAp, HAp, Ti,
g':g B-TCP, ﬁ'_*TAE':OF’, B-TCP, HAp, TiO2, Ti.0,
HAp- Tio, Ca0, cao. | €20, HAp, Tiz0, B-TCP,
20%Ti CaTi?) TiO, Tio ' TiOy, TisO TiO, CaO,
3 | caTiOs CaTi?)s CaTiOs CaTis(PO4)s
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5. Metode priprave prevlaka HAp na metalima

Postoji nekoliko tehnika za proizvodnju hidroksiapatitnin prevlaka za metalne
implantate poput plazma naStrcavanja, elektrokemijske depozicije, sol-gel metode,

elektroforetske depozicije, vruceg izostatskog preSanja, depozicije laserom ili biomimeticki
[28].

5.1. Plazma nastrcavanje

Plazma naStrcavanje trenutno je jedina metoda koja je odobrena od FDA agencije
(engl. Food and Drug Administration) za oblaganje implantata. Glavni nedostaci ove metode
su nejednolike debljine prevlake, loSe prianjanje na metal, necistoée i niska kristali¢nost
prevlake. Dugorocnim kontaktom s tjelesnim tekuc¢inama dolazi do smanjenja Cvrstoce i
zivotnog vijeka takve prevlake zbog resorpcije hidroksiapatita. Svi ti faktori kumulativno
utjeCu na pogorSanje mehanickih svojstava poput vlacne ¢vrstoce, otpornosti na troSenje,
tvrdoce 1 Zilavosti. Zbog toga se sve viSe koriste metode poput elektrokemijske depozicije ili

sol-gel metode [28].

5.2. Elektrokemijska depozicija

Prednosti ove metode su kratko vrijeme procesa te homogenost prevlake [29].
Mogucénost stvaranja homogene prevlake znatno poboljsava ¢vrstou vezanja previake i
implantata. Kuo i Yen [30], istrazivali su depoziciju HAp na titanij pomocu elektrokemijske
metode. Prevlaka se sastojala od kalcijevog fosfata dihidrata (CaHPO4 x 2 H>0) i p-trikalcij
fosfata. Stavljanjem u vodenu otopinu Ca(NOz)2 i NHsH2PO4 doslo je do transformacije
pocetne prevlake u HAp. Ispitivanje adhezije pokazalo je dobru povezanost prevlake s
metalom (106,3 MPa) unato¢ debljini prevlake od samo 18,6 um. Elektrokemijsko oblaganje
metala s HAp koriste¢i klasicne metode smanjuje raspad HAp-a, ali uzrokuje defekte na
povrSinama [31]. Zbog stvaranja velikih koli¢ina mjehuri¢a vodika [32], oni se veZzu uz
povrsinu metala i time onemoguc¢uju nukleaciju i depoziciju kalcijevog fosfata $to uzrokuje
nejednolikost sloja [31, 33]. Popa i sur. [33] promatrali su uzorke titanija i legure Ti6AI4V
presvucene slojem HAp, uzorke bez tretirane povrSine i uzorke prevucene slojem brusita.
Najbolje rezultate bioloske karakterizacije dali su uzorci titanija modificirani

hidroksiapatitom. Zhao i sur. [29] priredili su HAp prevlake direktno na anodizirani titanij
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pomocu elektrodepozicijske metode u simuliranoj tjelesnoj tekucini (engl. simulated body
fluid, SBF). HAp je pokazao odli¢nu bioaktivnosti i povecanje debljine prevlake nakon 4
dana uranjanja u SBF. In vivo istrazivanja na zeCevima pokazala su da je povezivanje takvog
implantata s kosti zamjetno vece [34]. Frauchiger i sur. [35] primijetili su da uranjanjem
titanijaa u elektrolit kalcijeva bifosfata, kalcijeva acetata, natrijeve EDTA i NaOH, dolazi do
stvaranja prevlake s omjerom kalcija i fosfata Ca/P = 1,3. Takva prevlaka ima bolja
mehanicka svojstva. O. Albayrak i sur. [36] promatrali su utjecaj razli¢itog napona (10, 20 i
50 V) na depoziciju TiO2 i HAp na uzorcima Ti6AIl4V legure. Primijeceno je da pove¢anjem
napona nastaje sve viSe pukotina na prevlaci. Naknadnim sinteriranjem HAp prevlake,

pukotine postaju sve vece (slika 3).

Slika 3. TiO; film dobiven uz napon od 20 V (a); TiO2 film dobiven uz napon od 50 V (prije

sinteriranja) (b); TiO- film dobiven uz napon od 50 V (nakon sinteriranja) (c).

5.3. Sol-gel metoda

Sol-gel metoda se sve vise istrazuje za primjenu u oblaganju biomaterijala s ciljem
poboljsanja vezanja in vivo. Stoch i sur. [37] priredili su uzorke Ti i Ti6Al4V legura
prevucenih s HAp-om. Bioaktivnost uzoraka proucavana je uranjanjem u SBF u trajanju od
19 dana. Utvrdeno je da sloj HAp moZe potaknuti rast hidroksiapatitinog sloja in vitro.
Bryington i sur. [38] usporedili su utjecaj predobrade metala na bioloSku aktivnost. Prva
skupina materijala imala je predobradu pjeskarenjem i tretman kiselinom nakon cega se

povrsina prevukla HAp filmom, dok je druga skupina materijala pripravljena bez predobrade.
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In vivo istrazivanje pokazalo je vece vezanje implantata s kosti kod uzoraka s predobradom.
M. Yusoff i sur. [39] istrazivali su utjecaj polimerne faze na karakteristike HAp prevlaka.
Dodatak polikaprolaktona (PCL) u HAp stvara pore na povrsini prevlake koje mogu izazvati
osteointegraciju. Uzorak Ti6Al4V s 30% PCL/HAp dao je zadovoljavajucu debljinu previake
od 184 um bez napuknuca. Manjak napuknuéa prevlake §titi od korozije i otpusStanja Stetnih
iona u tijelo domacina [40].

Jedna od modernih modifikacija metalnih povr$ina je nanoSenje oksidnog sloja
neposredno prije sol-gel metode. Na primjer, TiO2 je oksid koji se ucestalo primjenjuje za
poboljsanje povezanosti HAp i titanija [41]. Novije metode temelje se na dodatku uglji¢nih
nanocijevi (CNTs) u HAp radi poboljsanja mehanickih svojstava. Ji i sur. [42] pripravili su
prevlaku HAp-CNT/TiO2 koja pokazuje odli¢no povezivanje s metalnom povrSinom i
évrstocu od 35,2 MPa.
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6. Biokompatibilnost HAp-Ti kompozita

Poboljsanje mehanickih svojstava ne smije uzrokovati pogorSanje bioloskih i obratno.
Postoje mnoga istrazivanja na temu biokompatibilnosti pojedinih materijala, HAp i titanija
(ili titanijevih legura), ali malo je radova o biokompatibilnosti kompozita HAp-Ti. U
sljede¢éim odlomcima ukratko ¢e se razmatrati bioaktivnost, citokompatibilnost 1

biokompatibilnost HAp-Ti kompozita proizvedenih naprednim metodama sinteriranja.

6.1. In vitro bioaktivnost

In vitro citokompatibilnost biomaterijala sa stanicama osteoblasta i njima slicnim
stanicama je od iznimne vaznosti tijekom razvoja materijala za primjenu u ortopediji.
Medutim, materijal treba testirati i u simuliranoj tjelesnoj tekuéini da bi mu se ocijenila
bioaktivnost 1 time umanjio broj neuspjeSnih stani¢nih kultura. U takvim ispitivanjima cesto
se proucava kemijska stabilnost ili nacin otapanja in vitro. Smatra se da je za povezivanje
kosti i implantata in vivo potreban apatitini sloj [43, 44]. Problem koji se pri tome javlja je
bioinertna priroda titanija kao i njemu sli¢nih biomaterijala koja ne dozvoljavaja nukleaciju i
rast apatita tijekom in vitro biomineralizacije. Ning i sur. [25] ispitivali su in vitro
biomineralizaciju HAp-Ti kompozita sinteriranog SPS metodom u SBF-u. SEM analiza
uzoraka pokazala je prisutnost apatitinih kristala 2 sata nakon namakanja. U drugom
istrazivanju, in vitro biomineralizacija rezultirala je stvaranjem poroznog apatitnog sloja na
povrsini HAp-Ti kompozita kada je maseni udio hidroksiapatita iznosio 20% [15]. Sli¢ne
rezultate primijetili su i Kumar i sur. kod uzoraka HAp-Ti kompozita uronjenih u SBF na 42
dana pri 37 °C [45]. Kumar i sur. isti¢u kako je istaloZeni sloj porozan s nodularnim oblicima
apatitinih kristala koji su medusobno srasli. Iako je titanij koriSten kao sekundarna faza u
HAp-Ti kompozitu, nije bilo tragova Ti** iona u SBF otopini nakon otapanja tijekom 42
dana. Takoder, uo¢eno je da primarno amorfna struktura apatitnog sloja prelazi u kristalnu s
vremenom inkubacije u SBF-u. Sampaio i sur. [46], pripremili su uzorke Ti-HAp kompozita
koje su sinterirali pri razli¢itim temperaturama (1100, 1200i 1300 °C). Uzorci su promatrani
svakih 24h tijekom 3 dana pomocu svjetlosnog mikroskopa. Poznato je da je Ti-HAp
kompozit proizveden klasi¢nim metodama sinteriranja pri visokim temperaturama inertan
[13], rezultati njihovog istrazivanja pokazali su da testirani kompoziti povecavaju zivotnu

aktivnost (vijabilnost) stanica osteoblasta. Tijekom jednog prijasnjeg istrazivanja [47] uo¢eno
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je da osteoblasti proizvode relativno visoke koli¢ine kolagena u prisutnosti Ti-HAp s 5%

titanija sinteriranog pri 1300 °C.

6.2. In vitro citokompatibilnost

Citotoksi¢nost biomaterijala moze se ispitati mjerenjem vijabilnosti i proliferacije
stanica uzgojenih in vitro. Nath i sur. [14] pokazali su dobru stani¢nu adheziju 1.929 misjih
fibroblasta na kompozitima HAp-10Ti, HAp-20Ti i HAp-30Ti sinteriranima klasi¢nim
metodama. Uzgojene L929 stanice pokazale su raSireniju morfologiju na kompozitnim
materijalima u odnosu na ¢isti HAp Sto ukazuje na bolje prianjanje stanica. Dobro definirana
morfologija SaOs-2 stanica na HAp-Ti uzorku ukazuje na dobru vijabilnosti stanica i
potvrduje citokompatibilnost HAp-Ti kompozita [45]. Imunohistokemijska analiza potvrdila
je dobru citokompatibilnost HAp-Ti kompozita preko reorganizacije aktinskih filamenata.
Takoder, stani¢na kultura s hFOB kosStanim stanicama pokazala je povecanje stani¢ne
vijabilnosti dodatkom titanija u HAp. Dobiveni rezultati podrzavaju pretpostavku o
necitotoksic¢nosti titanija koji je prisutan kao sekundarna faza u HAp-Ti kompozitu. Ramires i
sur. [48], promatrali su biokompatibilnost kompozitne TiO2/HAp prevlake dobivene sol-gel
postupkom razli¢itih omjera (TiO2:HA = 2:1, 1:1, 1:2). Istrazivali su ponaSanje ljudskih
MG63 osteoblasta i mi§jih 3T3 fibroblast stanica. Rezultati citotoksi¢nosti pokazali su da
sastav materijala ne utjece na vijabilnost i proliferaciju stanica (slika 4). Comin i sur. [49],
pripravili su kompozit sinteriranjem TiH: i hidroksiapatita dobivenog iz goveda pri 800 °C.
Bioaktivnost uzoraka ispitivana je uranjanjem u SBF tijekom 10 dana pri ¢emu je
ustanovljeno da nakon 10 dana dolazi do potpunog pokrivanja povrsine kalcijevim fosfatima.
Takoder, stani¢na kultura NH3T3 stanica ukazala je na necitotoksicnost materijala kroz

nesmetanu proliferaciju.
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(b)

(c) (d)
Slika 4. SEM mikrografije MG63 osteoblasta uzgojenih na (a) Ti; (b) TiO2:HA = 2:1; (¢)
TiO2:HA = 1:1; (d) TiO2:HA = 1:2 prevlakama nakon 10 dana [48].

6.3. In vivo biokompatibilnost

lako se in vitro eksperimenti nacelno mogu Koristiti za pocetnu procjenu
biomaterijala, odsutnost pravih fizioloSkih wuvjeta tijekom eksperimenta ograni¢ava
primjenjivost takvih pokusa. Testiranjem in vivo biokompatibilnosti materijala dobivamo
uvid u moguée posljedice interakcija materijala s kompleksnim okolisem koji je bogat
enzimima i proteinima, gdje dolazi do promjena pH vrijednosti kao i utjecaj raznih unutarnjih
ili vanjskih podrazaja poput stresa. Zbog toga su in vivo eksperimenti kraj svakog
proucavanja biokompatibilnosti biomaterijala. Biokompatibilnost HAp-Ti kompozita, Chu i
sur. [21] istrazili su in vivo ugradnjom HAp-Ti implantata (20% Ti) u lubanju
novozelandskih bijelih zeceva. Histoloska promatranja nakon tri tjedna od ugradnje upucuju
na djelomi¢nu integraciju implantata s kosti domac¢ina. U pocetnom stadiju obnove (treci
tjedan od ugradnje) uoceno je da prisutnost titanija Smanjuje osteointegraciju u kompozitu.

No, nakon 12 tjedana od implantacije uocena je kompletna integracija kompozitnog
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materijala s kosti domacina. Utvrdeno je da se produkti razgradnje HAp-a (a-TCP) otapaju
brze nego monolitni HAp u uvjetima fizioloske okoline. Time opskrbljuju tkivo ionima (Ca?*
i POs*) potrebnima za brze zacjeljivanje [50]. U jednom drugom radu Chu i sur. [51],
ispitivali su biokompatibilnost Ti, Ti-20%HAp i Ti-40%HAp in vivo (slika 5). Primijetili su
da prisutnost sloja TiO2 (rutil) na povrsini titanija djeluje kao mjesto nukleacije apatita i time
poboljsava povezivanje uzorka s prirodnim tkivom [52]. Kuroda i sur. [53] proucavali su
osteokonduktivnost implantata prevucenog HAp prevlakom dobivenom mokrom metodom u
odnosu na visokotemperaturne procese. Utvrdili su da HAp dobiven mokrom metodom ima
bolju osteokonduktivnost u odnosu na visokotemperaturno dobiveni HAp zbog blagih uvjeta

sinteze pri neutralnoj pH vrijednosti vodenog medija sinteze.

0.4 mm . ().4 mm

Slika 5. Histoloska analiza stvaranja novog kostanog tkiva izmedu kosti domacéina: (a) uzorak
¢istog Ti; (b) uzorak Ti-40%HAp. Oznake: m — implantat, b — novonastalo kostano tkivo, h —

kost domacina, * - vlaknasto tkivo [51].
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7. Zakljutak

Podrucje biomaterijala je relativno mlado polje znanosti s oko 50 godina povijesti.
Sve se vise primjenjuje sistematizirani pristup problemima pacijenata. Istrazivanja se temelje
na novim hipotezama iz molekularne i stani¢ne biologije, inzenjerstva materijala i klinicke
medicine. Biomaterijali za medicinske svrhe danas pokrivaju Siroko podru¢je materijala i za
primjenu moraju posjedovati tocno odredena svojstva. Najvaznije karakteristike koje bi
implantat trebao imati su dobra mehani¢ka svojstva i biokompatibilnost. Kod klasi¢nih
metoda sinteriranja pojave kao dehidroksilacija HAp-a ili reakcije izmedu HAp i Ti
komponenata loSe utjeCu na mehanicka svojstva. Istrazivanjem pojava koje smanjuju
mehanicka svojstva mogu se razviti bolji nacini pripreme poput SPS metode. SPS metode
omogucéava ogranicavanje reakcija izmedu HAp i Ti. SPS je svakako korak naprijed u
usporedbi s klasicnim metodama, ali neke negativne posljedice su uvijek prisutne. Kod
prevlaka glavni problem je prijanjanje prevlake HAp na povrsinu Ti. LoSa povezanost
uzrokuje ljustenje ili pucanje obloge $to moze uzrokovati ozbiljne posljedice za zdravlje
pacijenta. Plazmatsko nastrcavanje se moze Koristiti za implantate jednostavnih geometrija,
no posto u danasnje vrijeme implantati poprimaju sve kompleksnije oblike dobra alternativa
bi bila elektrodepozicijska metoda. Naravno i ona ima odredene negativne strane koje treba
proucavati i optimizirati. Sto se ti¢e biokompatibilnosti, iz prilozenih radova jasno je vidljivo
da kompozit HAp i Ti posjeduje izvanredna svojstva. Slicnost HAp-a s glavnim
komponentama u kostima, te na¢ini pripreme HAp-a koji imitiraju prirodan nacin stvaranja u
kosti rezultiranju izvrsnim povezivanjem implantata s kosti pacijenta. lako postoji niz
tehnoloskih procesa proizvodnje HAp-titan kompozita, i dalje ostaje pitanje optimizacije

svojstava, smanjenje imunoloskih reakcija i poboljSanja zivota pacijenta.
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