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Bioaktivni materijali na bazi kalcijum-fosfata i mezoporoznog biostakla dopiranih jonima
magnezijuma i/ili stroncijuma: sinteza, procesiranje, karakterizacija i primena u biomedicini

SAZETAK

U okviru ove doktorske disertacije sintetisani su i ispitani prahovi na bazi kalcijum-fosfata
(CaP) i mezoporoznog bioaktivnog stakla (MBAG) dopirani jonima magnezijuma (Mg*") i/ili
stroncijuma (Sr?"). Razli¢itim metodama procesiranja, a polaze¢i od sintetisanih prahova, dobijeni su
kontrolisano porozni kompakti i makroporozni nosaci ¢elija, a u nastavku je ispitan njihov potencijal
za primenu u stomatologiji 1 biomedicini.

Pokazano je da istovremeno prisustvo jona Sr?* i Mg?* u strukturi hidroksiapatita (HAP)
destabiliSe HAP reSetku, rezultuju¢i bifaznim CaP sastavom, dok prilikom sinterovanja stabiliSe 3-
TCP fazu odlaganjem transformacije u a-TCP. Najbolja mehanicka svojstva su potvrdena kod
SrMgHAP uzorka dopiranog sa po 3 mol.% Sr** i Mg?* (5,02 GPai 1,12 MPa-m'’?).

Sferne nanocestice StMgMBAG su uspesno sintetisane mikroemulzionom tehnikom. Binarno
dopiranje je uticalo na stvaranje radijalne dendritske mezoporozne strukture, $to je ubrzalo otpustanje
leka ibuprofena u poredenju sa nedopiranim cesticama.

Procesirani kompakti kotrolisane poroznosti na bazi dopiranih HAP su ispitani za primenu u
stomatologiji u vidu dentalnih inserata. PredloZen je novi protokol za restauraciju velikih kaviteta
zuba koriS¢enjem dentalnih inserata na bazi HAP. Ekstrahovani ljudski molari restaurirani
koriS¢enjem konvencionalnog postupka i primenom novog protokola su imali sli¢nu otpornost na
lom.

Dobijeni makroporozni nosaci ¢elija na bazi StMgCaP 1 njihovi kompoziti sa MBAG
predstavljaju adekvatne nosace ¢elija za primenu u inzenjerstvu koStanog tkiva, omogucuju dobru
adheziju 1 proliferaciju BM-MSC i EA.hy926 ¢elija, i pokazuju pro-osteogena i pro-angiogena
svojstva. NanoSenje biorazgradive biokompozitne prevlake na bazi zelatina i ¢estica St MgMBAG je
znacajno poboljsalo pritisnu ¢vrsto¢u makroporoznih nosaca.

Kljuéne recéi: kalcijum-fosfati; mezoporozno bioaktivno staklo; dentalni insert; skafoldi

Naucna oblast: Tehnolosko inzenjerstvo
Uza naucna oblast: Inzenjerstvo materijala



Bioactive Materials based on Calcium Phosphates and Mesoporous Bioglass ion-doped with
Magnesium and/or Strontium: Synthesis, Processing, Characterization and Biomedical
Application

ABSTRACT

Within this doctoral dissertation powders based on calcium phosphates (CaP) and mesoporous
bioactive glass (MBAG) doped with magnesium (Mg?") and/or strontium (Sr?") ions were
synthesized. Using various techniques the obtained powders were processed in the form of compacts
with controlled porosity, or scaffolds, and their possible biomedical or dental application was
evaluated.

It was shown that simultaneous presence of Sr*" and Mg*" in the hydroxyapatite (HAP)
structure destabilizes the HAP lattice resulting in the biphasic CaP composition, while also stabilizing
the B-TCP phase during sintering by postponing its transformation into a-TCP. The best mechanical
properties were obtained in the case of St(MgHAP doped with 3 mol.% of Sr*" and Mg?* (5,02 GPa i
1,12 MPa-m'?).

Spherical StMgMBAG nanoparticles were successfully synthesized using microemulsion sol-
gel technique. The binary doping influenced formation of radial dendritic mesoporous structure,
which increased the rate of ibuprofen drug release, compared to pristine particles.

Obtained compacts with controlled porosity based on doped HAP were analyzed for
application in dentistry as dental inserts. A novel protocol for restoration of large tooth cavities using
dental inserts based on HAP was proposed. Extracted human molars were restored using convectional
and novel protocols, and their fracture resistance was shown to be similar.

Fabricated scaffolds based on SrMgCaP and their composites with MBAG were shown to be
adequate cell carriers for application in bone tissue engineering, by showing good cells adhesion and
proliferation of BM-MSC and EA.hy926 cells, as well as pro-osteogenic and pro-angiogenic
properties. Coating the scaffolds with biodegradable biocomposites based on gelatine and
StMgMBAG particles showed significantly improved compressive strength of the scaffolds.

Key words: calcium phosphates; mesoporous bioactive glass; dental insert; scaffold

Scientific field: Technological engineering
Scientific subfield: Materials Engineering
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I Uvod

Predmet istrazivanja ove doktorske disertacije predstavlja razvoj, procesiranje i
karakterizacija nanostrukturnih biomaterijala na bazi kalcijum-fosfata i mezoporoznog bioaktivnog
stakla, dopiranih jonima magnezijuma i/ili stroncijuma u obliku prahova, kompakata kontrolisane
poroznosti i makroporoznih nosaca ¢elija, kao i ispitivanje njihove potencijalne primene prilikom
reparacije 1 regeneracije kostanog i zubnog tkiva.

Biomaterijali na bazi kalcijum-fosfata i bioaktivnog stakla se intenzivno primenjuju za
reparaciju i regeneraciju koStanog i zubnog tkiva zahvaljuju¢i njihovoj biokompatibilnosti,
biodegradabilnosti, osteokonduktivnosti i odli¢noj integraciji sa nativnim tkivom. Bioaktivna stakla
su se bolje rastvaraju u fizioloskim uslovima u odnosu na kalcijum-fosfate, te poseduju bolju
bioaktivnost i biodegradabilnost, §to ih ¢ini posebno atraktivnim za primenu u regeneraciji tkiva.
Mezoporozna nanocesti¢na bioaktivna stakla (eng. bioactive glass, BAG) predstavljaju poslednju
generaciju bioaktivnih stakala izuzetno velike specifi¢ne povrsine koja omogucuje brzu resorpciju u
organizmu i dodatnu moguénost inkorporacije jona i bioloski aktivnih supstanci.

Cilj istrazivanja ove disertacije je bio razvoj bioaktivnih materijala za regeneraciju i
reparaciju koStanog i zubnog tkiva na bazi nanocestica kalcijum-fosfata i mezoporoznog bioaktivnog
stakla dopiranih jonima magnezijuma i stroncijuma. Dobijeni materijali imaju za cilj da nadomeste
defekt u mineralizovanom tkivu, nastao usled traume ili bolesti, uz obezbedivanje dobre integracije
nakon implementacije. Prisustvo jona magnezijuma i stroncijuma ima za cilj da potpomogne
regeneraciju defekta, kao 1 da obezbedi odgovarajuca fizi€ko-hemijska, bioloska i mehanicka svojstva
biomaterijala.

Pojedinacni ciljevi u okviru ove disertacije su slede¢i:

e optimizacija parametara sinteze i procesiranja nanocesti¢nih prahova na bazi kalcijum-fosfata
(CaP) i mezoporoznog bioaktivnog stakla (MBAG) dopiranih bioloski aktivnim jonima
magnezijuma i/ili stroncijuma;

e optimizacija sadrzaja dopanata, ispitivanje njihovog uticaja na elementni i fazni sastav,
morfologiju, fizicko-hemijska, bioloSka i mehanicka svojstva dobijenih materijala;

e ispitivanje potencijalne primene dobijenih CaP prahova u biomedicini i stomatologiji u vidu:
kalcinisanih Cestica kao bioaktivnih punilaca u biokompozitima, kompakata kontrolisane
poroznosti kao dentinskih zamenika za primenu u restaurativnoj stomatologiji i
makroporoznih nosaca ¢elija za primenu u inZenjerstvu kostanog tkiva;

e ispitivanje primene nanocestica MBAG u biomedicini za regeneraciju kostanog tkiva;

e razvoj kompozitnih makroporoznih nosaca ¢elija na bazi dopiranih CaP i MBAG, uz
optimizaciju njihovog odnosa i parametara procesiranja;

e ispitivanje moguénosti unapredenja mehanickih svojstava razvijenih biokeramickih
makroporoznih nosaca nanoSenjem biokompozitnih prevlaka na bazi biorazgradivih polimera
1 MBAG Cdestica.



II Teorijski deo

1. Kalcijum-fosfati

Kalcijum-fosfati (CaP) predstavljaju grupu minerala koja je Siroko zastupljena u prirodi, a
¢ini osnovnu komponentu mineralizovanog dela kostiju i zuba (Tabela 1). Kada je kao fosfatni anjon
prisutna PO4*~ grupa re¢ je o ortofosfatima koji, u zavisnosti od broja vodonikovih jona vezanih za
anjon, mogu biti mono-, di-, tri- i tetrakalcijum-fosfati. Postoji ¢ak 12 poznatih nesupstituisanih
kalcijum-ortofosfata sa molskim odnosom Ca/P u rasponu od 0,5-2,0, pri ¢emu sa smanjenjem Ca/P
odnosa dolazi do povecanja njihove rastvorljivosti [1].

Tabela 1. Karakteristicni sastav neorganske faze u mineralizovanim tkivima odraslog coveka [1],
HAP- kalcijum-hidroksiapatit, p-TCP— [-trikalcijum-fosfat

Sastav Gled Dentin Kost Hidroksiapatit
Kalcijum [mas. %] 36,5 35,1 34,8 39,6
Fosfor [mas. %] 17,7 16,9 15,2 18,5
Magnezijum [mas. %] 0,44 1,23 0,72 /
Ca/P [mol. odnos] 1,63 1,61 1,71 1,67
Voda [mas. %] 1,5 10 10 /
Produkti zagrevanja B-TCP + HAP B-TCP+HAP HAP+CaO HAP
(800°C)

Biokeramicki materijali na bazi kalcijum-fosfata su prvi put sintetisani 70-ih godina XX veka,
i od tada se intenzivno istrazuju za primenu u biomedicini za reparaciju i regeneraciju kosStanih
defekata zahvaljujuci svojoj strukturnoj i hemijskoj sli¢nosti sa mineralnim delom kosti. Osim toga,
neki kalcijum-ortofosfati kao Sto su kalcijum-hidroksiapatit i trikalcijum-fosfat, poseduju visok
stepen bioaktivnosti i osteokonduktivnosti, Sto omogucéava dobru integraciju sa nativnim tkivom.
Osnovna prednost primene CaP materijala za regeneraciju koStanog tkiva jeste ¢injenica da njihovim
razlaganjem u organizmu ne dolazi do pojave toksi¢nih produkata, ve¢ dolazi do otpuStanja jona
kalcijuma i fosfatnih jona koji stimuliSu formiranje i rast mineralizovanog tkiva.

Kalcijum-ortofosfatni biokeramicki materijali se u zavisnosti od broja faza mogu klasifikovati
u monofazne, bifazne i multifazne. Najcesce se dizajniraju bifazni keramicki materijali na bazi dva
kalcijum-fosfata razlicitih svojstava, poput kalcijum-hidroksiapatita (HAP) i B-trikalcijum-fosfata ([3-
TCP), takvi da se iskoriste prednosti obe faze. Veliki broj materijala na bazi kalcijum-fosfata je
komercijalno dostupan i primenjuje se u ortopediji, kranio- i maksifacijalnoj hirugiji i stomatologiji
za zamenu 1 regeneraciju koStanog i zubnog tkiva. Primene CaP podrazumevaju nadogradnju
alveolarnog grebena, rekonstrukciju maksifacijalne regije, leCenje mandibularnih i periodontalnih
defekata, zamenu zuba, spinalnu fuziju, reparaciju kostanih defekata itd. [1,2].

Materijali na bazi CaP se mogu primenjivati u vidu razli¢itth formi poput bioaktivnih
cemenata, Cesti¢nih i granularnih punilaca u biokompozitima, biokeramickih prevlaka na metalnim
implantatima, sinterovanih gustih i kontrolisano poroznih kompakata, kao i makroporoznih nosaca
za primenu u inzenjerstvu tkiva [3,4].



1.1. Kalcijum-hidroksiapatit: struktura, svojstva i primena u biomedicini

Hemijska formula kalcijum-hidroksiapatita je Caio(PO4)s(OH). sa Ca/P odnosom 1,67.
Hemijski Cist HAP kristaliSe u monoklinicnom kristalnom sistemu (prostorna grupa P2i/b) koji
podleze transformaciji zagrevanjem na temperaturama iznad 250 °C u stabilniji heksagonalni sistem
(prostorna grupa P63/m) [1]. Postojanje necistoc¢a, vakansija i drugih defekata dovodi do stabilizacije
heksagonalne reSetke na sobnoj temperaturi, usled ¢ega HAP najceS¢e ima heksagonalnu kristalnu
reSetku. Heksagonalna jedini¢na ¢elija kalcijum-hidroksiapatita ima parametre reSetke a=6=9,4302
A i c=6,88911 A. U strukturi kalcijum-hidroksiapatita razlikuju se dve vrste atoma kalcijuma u
odnosu na njihov polozaj: kolonarni i heksagonalni, koji se oznacavaju sa Cal i Call pa se hemijska
formula HAP moze preciznije napisati kao CalsCalls(PO4)s(OH)>. Naziv kolonarni i heksagonalni
moze biti zbunjujuéi s obzirom da i kolonarni i heksagonalni atomi kalcijuma grade heksaedar kada
se jedini¢na ¢elija projektuje na bazalnu ravan (Slika 1), pri ¢emu kolonarni Ca atomi grade veci
heksaedar u ¢ijem centru se nalaze heksagonalni Ca atomi [5].

Slika 1. Sematski prikaz strukture HAP projektovane na bazalnu ravan, zelene kuglice predstavijaju
Ca, crvene O, ljubicaste P, a bele OH", preuzeto iz [6]

Kolonarni Ca atomi (Cal) su dobili naziv po tome §to su grupisani u kolonama koje se
neprekidno prostiru kroz reSetku i daju geometrijski oblik jedini¢noj ¢eliji. Po Sest Cal atoma
oivicavaju tri heksaedra koja se nalaze u paralelnim ravnima (z=0, z=1/2 i z=1). Na Slici 1 se vidi
samo jedna od tri ravni. lako ih ima ukupno 18 unutar kristalne resetke, jednoj jedini¢noj celiji
kalcijum-hidroksiapatita pripada samo 4 Cal atoma, jer je svaki Cal atom iz bazalnih ravni (z=0 i
z=1) zajednicki za 6 susednih jedini¢nih ¢elija, dok se Cal atomi u ravni koja se nalazi izmedu njih
(z=1/2) dele izmedu tri susedne jedini¢ne Celije. Ako se posmatra apatitna struktura projektovana na
bazalnu ravan (Slika 1), heksagonalni atomi kalcijuma (Call) oivi¢avaju ,,unutras$nji‘ heksaedar u
¢ijem centru se nalazi hidroksilni kanal. Sest heksagonalnih atoma kalcijuma se nalaze celom svojom
zapreminom u jedini¢noj ¢eliji HAP i zapravo grade dva trougla koja se medusobno nalaze pod uglom
od 60° u polozajima z=1/4 1 z=3/4 duz c-ose.

Fosfatni PO4>" tetraedri se nalaze u dva sloja koja leZe u ravni sa Call atomima, dok se Cal
atomi nalaze izmedu ovih fosfatnih slojeva. Svaki Cal atom je koordinisan sa 6 fosfatnih tetraedara
preko devet atoma kiseonika, dok se Call atomi imaju koordinacioni broj 7 i povezuju se sa 6 atoma
kiseonika iz fosfatnih grupa i jednom OH™- grupom. Hidroksilne grupe su rasporedene duz c-ose u
centru jedini¢ne resetke, gradeéi hidroksilni kanal unutar trouglova koje formiraju Call atomi [5].



Kalcijum-hidroksiapatit se javlja u tri modifikacije:
» stehiometrijski kalcijum-hidroksiapatit,

* kalcijum-deficitaran hidroksiapatit (CDHAP) 1

* oksihidroksiapatit (OHAP).

OHAP, koji predstavlja HAP strukturu u kojoj su hidroksilni joni zamenjeni kiseoni¢nim
jonima i vakansijama, najmanje je stabilan pa i najmanje istraZeni kalcijum-fosfat. Stehiometrijski
kalcijum-hidroksiapatit ima molarni odnos Ca/P 1,67, sa teorijskim sastavom 39,6 mas.% Ca i 18,5
mas. % P [7]. Kalcijum deficitarni hidroksiapatit ima manji molski odnos Ca/P koji varira u opsegu
1,50 - 1,67. Deficitarnost kalcijuma kod CDHAP podrazumeva postojanje katjonskih vakansija, usled
Cega se viSak negativnog naelektrisanja kompenzuje deficitarnos¢éu OH" jona. Kompenzacija
naelektrisanja u CDHAP strukturi usled nedostatka Ca?* jona se vr$i zamenom OH" jona molekulima
vode, koja dovodi do hidroksilne deficitarnosti i pojave ¢vrsto vezane vode u strukturi [1].

Pri maloj deficitarnosti kalcijuma, struktura CDHAP se moze posmatrati kao HAP sa
prisutnim ponekim jonskim vakansijama, medutim sa povecanjem deficitarnosti kalcijuma, broj
vakansija raste, a struktura postaje sve neuredenija, Sto se odraZzava na svojstva hidroksiapatitnog
materijala. Termi¢kim tretmanom iznad 700 °C kalcijum deficitarni hidroksiapatit sa molskim
odnosom Ca/P=1,5-1,67 transformiSe u bifazni kompozit kalcijum-hidroksiapatita (HAP) i B-
trikalcijum-fosfata (B-TCP) tzv. bifazni kalcijum-fosfat (eng. biphasic calcium phosphate, BCP), dok
pri istim uslovima CDHAP sa Ca/P odnosom 1,5 moze da se transformise potpuno u 3-TCP fazu.

Bioloski HAP predstavlja ve¢i deo mineralne komponente u ljudskom organizmu. U prirodi
se retko moze naci u ¢istom obliku ve¢ sa odredenim necisto¢ama, te je preciznije reci da bioloski
HAP sadrzi kalcijum-deficitarnu apatitnu strukturu dopiranu razli¢itim jonima poput: Na*, K*, Mg?",
Sr?* itd. na mestu Ca®*, CO3%> na mestu POs*, kaoi F-, Cl 1 COs*> i H,O na mestu OH-. Kako CDHAP

predstavlja modifikaciju HAP, termin HAP kao opstiji ¢e biti koriS¢en u daljem tekstu.

Sinteticki HAP se intenzivno primenjuje kao biomaterijal za reparaciju i regeneraciju kostiju
i zuba usled strukturne i hemijske sli¢nosti sa bioloskim kalcijum-hidroksiapatitiom, visoke
biokompatibilnosti, bioaktivnosti, osteokonduktivnosti, otpornosti na koroziju i tvrdoce sli¢ne tvrdo¢i
gledi i dentina. Pod bioaktivno$¢u se podrazumeva sposobnost materijala da na svojoj povrsini stvori
novi sloj apatita koji se vezuje za kolagenska vlakna nativne kosti i tako obezbeduje jaku vezu izmedu
biomaterijala i kosti. Sinteticki HAP ima sposobnost da stimuliSe endogenu ekspresiju osteogenih
faktora rasta i poveca aktivnost alkalne fosfataze (eng. alkaline phosphatase, ALP) u mezenhimalnim
mati¢nim ¢elijama, $to je od izuzetne vaznosti u zacetku procesa mineralizacije prilikom formiranja
nove kosti [8]. lako biodegradibilan, HAP ima ogranicenu rastvorljivost, zbog ¢ega je za regeneraciju
defekata gde je neophodno kontrolisano rastvaranje biomaterijala pogodnije koristiti visoko
rastvoljive o— i B— polimorfe trikalcijum-fosfata (TCP).

HAP i njegove modifikacije se mogu sintetisati razli¢itim metodama poput precipitacije,
hidrotermalne sinteze, kao 1 hidrolize drugih kalcijum-fosfata. U zavisnosti od uslova sinteze, HAP
Cestice mogu biti od nano do mikrodimenzija i razli¢ite morfologije: igliCaste, sferi¢ne, romboidne i
u obliku viskersa.

U ovoj disertaciji bice sintetisan kalcijum deficitarni hidroksiapatit hidrotermalnom metodom
kako bi se dobila iglicasta morfologija koja ima svojstva najpribliznija bioloskom apatitu.



1.2. Trikalcijum-fosfati: struktura, svojstva i primena u biomedicini

Trikalcijum-fosfat (TCP) je trobazni kalcijum-fosfat hemijske formule Ca3(POs)2 sa molskim
odnosom Ca/P=1,5. Postoje tri polimorfna oblika TCP: niskotemperaturna B-TCP, i
visokotemperaturne a- i a'-TCP faze, od kojih poslednja nema prakti¢ni znacaj jer je stabilna samo
na temperaturama iznad 1400 °C. B-TCP faza nastaje termickim tretmanom kalcijum deficitarnog
HAP na temperaturama u intervalu 700-1100 °C, dok daljim zagrevanjem iznad ~1125 °C B-TCP
transformise u o-TCP fazu [1] .

Temperatura B-a fazne transformacije se moze menjati stabilisanjem jedne od faza, pa tako
npr. prisustvo Mg dovodi do stabilisanja 3-TCP faze i pomeranja temperature transformacije ka visim
temperaturama [9]. Sa druge strane, prisustvo silicijuma dovodi do stabilizacije a-TCP faze, te dolazi
do B-a-TCP fazne transformacije na temperaturama ve¢ oko 800-1000 °C [10,11].

Polimorf o-TCP kristaliSe monoklini¢no (prostorna grupa P2i/a) sa parametrima reSetke
a=12,887 A, b=27,280 A, c=15219 A i uglom od 126° izmedu njih [1]. Joni kalcijuma i fosfatni joni
koji grade jedini¢nu ¢eliju a-TCP se grupiSu u kolone duz c-ose, koje mogu biti sac¢injene samo od
katjona kalcijuma (C-C kolona) ili od katjona kalcijuma i fosfatnih anjona (C-A kolona), gde je svaka
C-C kolona okruzena sa Sest C-A kolona [12]. Na Slici 2 a) je Sematski prikazana a-TCP struktura
projektovana na bazalnu ravan, a punom linijom je oznacen romb koji oivi¢ava ¢eliju slicnu HAP.

B-TCP polimorf kristaliSe romboedarski (prostorna grupa R3cH) sa parametrima reSetke
a=bh=10,4183 A, ¢ =37,3464 A, i uglom od 120° izmedu njih [1]. U svojoj strukturi, za razliku od o.-
TCP, ne poseduje C-C kolone ve¢ dve vrste C-A kolona sa redosledom pakovanja A tj. -P—Ca—Ca—
P—..., i redosledom pakovanja B ..—P—Ca—Ca—Ca—P—P—...., pri ¢emu je svaka A kolona okruzena sa
Sest B kolona, dok je svaka B okruZena sa po dve A i etiri B kolone [12]. U B-TCP strukturi postoje
pet razli¢itih mesta koje zauzimaju joni kalcijuma: Cal, Call, Calll, CalV i CaV koji su koordinisani
sa 8-9 atoma kiseonika, pri ¢emu je CalV samo polovi¢no popunjeno mesto sa distorziranim
koordinacionim brojem 9 [13]. Na Slici 2 b) je Sematski prikazana B-TCP struktura projektovana na
bazalnu ravan.

Razlike u kristalnoj strukturi izmedu o-TCP i B-TCP imaju za posledicu njihova razlicita
fizicko-hemijska svojstva, poput bioaktivnosti, biodegradabilnosti i mehanickih svojstava.
Trikalcijum-fosfatna faza reaguje sa vodom ili telesnim fluidima, na 37 °C i formira se kalcijum-
hidroksiapatit prema jednacini 1:

4 Ca3(PO4)2 + 2 H2O — Cai0(PO4)s(OH)> + 2 Ca’" + 2HPO4* (1)
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Slika 2. Sematski prikaz kristalne strukture TCP: a) projektovano na bazalnu ravan, b) pogled sa
strane; zelene sfere oznacavaju kalcijum, a ljubicaste fosfot, dok je kiseonik izostavijen radi
Jjednostavnosti, C-C: katjon-katjon kolona, C-A: katjon-anjon kolona. Puna tanka linija unutar o-
TCP strukture prikazuje jedinicnu celiju slicnu HAP, preuzeto iz [12].

Usled vece rastvorljivosti a-TCP brze se formiraju kristali apatita na povrSini tj. bioaktivnost
o-TCP je veca u odnosu na B-TCP i HAP. Velika rastvorljivost i biodegradibilnost a-TCP je cak
veca u odnosu na brzinu formiranja kosti, $to materijale na bazi a-TCP ¢ini nepovoljnim za primenu
kod regeneraciji kosti. Stoga se za inzenjerstvo kosStanog tkiva ¢e$¢e koristi stabilnija B-TCP faza,
koja se u fizioloskoj sredini rastvara relativno brzo i lako podleze resorpciji pod uticajem osteoklasta,
Sto dalje dovodi do stimulacije aktivnosti osteoblasta u procesu stvaranja kosti [14].

Treba napomenuti da se mehanicka svojstva kalcijum-fosfata pogorSavaju sa smanjenjem
teorijske gustine (p) u nizu HAP (p¢ =3,16 g/cm®) > B-TCP (p: =3,08 g/cm®) > a-TCP (p; =2,86 g/cm?),
te fazna transformacija HAP-TCP negativno uti¢e na mehanicka svojstva dobijene biokeramike [1].
Stoga se u cilju dobijanja biomaterijala optimalnih mehanickih i resorbilnih svojstava, tezi dobijanju
BCP keramike koja predstavlja kompozit HAP i B-TCP faze u razli¢itom odnosu i na taj nacin
objedinjuju pozitivna svojstva obe faze uz moguénost kontrolisanja mehanic¢kih i1 resorbilnih
svojstava.



2. Bioaktivno staklo

Prvo bioaktivno staklo (eng. bioactive glass, BAG), 45S5 Biostaklo, je pronasao L. Hench
1969. godine, u cilju dobijanja materijala koji ¢e omoguditi dobru integraciju sa nativnim tkivom
[15]. BAG predstavlja prvi sinteticki materijal koji je imao sposobnost vezivanja za nativno tkivo bez
stvaranja fibrozne kapsule na medugranici tkiva i biomaterijala. Ono predstavlja prekretnicu u istoriji
primene materijala u medicini, od inertnih netoksi¢nih tkivnih zamenika do dizajniranja bioaktivnih
materijala koji potpomazu regeneraciju tkiva. Bioaktivnost kao termin je prvi put definisan 1987.
godine na konferenciji Evropskog drustva za biomaterijale i oznacava ,,materijal koji ima sposobnost
da izazove specifi¢an odgovor u organizmu® [16]. U slucaju regeneracije koStanog tkiva, bioaktivni
materijal ima sposobnost da u fizioloskim uslovima na svojoj povrSini nagradi sloj apatita, slicnog
bioloSkom, koji omogucava stvaranje jake veze sa nativnhom kosti [17]. Bioaktivna stakla u poredenju
sa kalcijum-hidroksiapatitom pokazuju vecu bioaktivnost i osteoinduktivnost, kao i bolju
biodegradibilnost.

Bioaktivna stakla se mogu ugrubo podeliti na tri vrste: silikatna, fosfatna i boratna, u
zavisnosti koji oksid je graditelj mreze (SiO2, P2Os, B20O3). Ostali oksidi prisutni u staklu se nazivaju
modifikatori mreze, poput Na>O, K>0, CaO 1 MgO, koji prekidaju staklastu mrezu ¢ime uti¢u na
svojstva stakla. NajCes¢e se primenjuju silikatna bioaktivna stakla, koja u osnovi sadrze SiO», CaO,
P>0s 1 NazO, ali mogu sadrZzati i manje koli¢ine drugih oksida.

Tokom 1990-ih razvija se sol-gel bioaktivno staklo koje predstavlja tzv. ,,drugu generaciju
BAG* koje poseduje znacajno vecu specificnu povrsinu i poboljSanu bioaktivnost u poredenju sa
topljenim staklima [18,19]. Sol-gel postupak sinteze bioaktivnog stakla omogucéava dobijanje
homogenog praha visoke ¢istoce na niskim temperaturama ¢ime se prevazilazi i problem kristalizacije
topljenog stakla tokom hladenja rastopa.

Pokazano je da su bioaktivnost i mehanic¢ka svojstva stakala dobijenih topljenjem direktno
zavisna od prisutne koli¢ine silicijuma, pa tako pri sadrzaju SiO; ispod 53 mol.% stvaraju HAP na
povrsini stakla u roku od 2 h, dok se pri sadrzaju SiO2 u ospegu 53-58 mol.% prvi kristali HAP
stvaraju posle 2 dana. Pri sadrzaju SiO> ve¢em od 60 mol.% staklo potpuno gubi bioaktivnost i ne
inicira kristalizaciju HAP ni posle 4 nedelje [17]. Poredenjem bioaktivnosti topljenog i sol-gel stakla
pokazano je da je bioaktivnost sol-gel stakla daleko veca, te da ona ne gube bioaktivnost ni pri
sadrzaju SiO2 od 90 mol.%, S$to se moZe objasniti njihovom vecom specificnom povrSinom i
zapreminom pora, usled ¢ega je olakSana razmena jona izmedu stakla i simulirane telesne tenosti.
Poredenja radi, specifi¢na povrsina stakla dobijenog sol-gel metodom je oko 10 m?/g, a topljenog
stakla je svega oko 0,5 m?/g [17]. Sol-gel stakla su predmet istraZivanja u formi poroznih skafoldnih
materijala za inZenjerstvo koStanog tkiva zahvaljuju¢i njihovoj osteokonduktivnosti,
osteoinduktivnosti i visokom stepenu biodegradibilnosti.

Prednosti sol-gel stakla u odnosu na stakla dobijena topljenjem su u: a) njihovoj vecéoj
specificnoj povrsini, koja im omogucava vecu rastvorljivost i bolji ¢elijski odgovor; b) njihovom
jednostavnijem sastavu tj. manjem broju oksida; ¢) mogucnosti kontrole veli¢ine i oblika Cestica
podesavanjem pH sredine i d) moguénosti dobijanja specifi¢ne raspodele pora odabirom prekursora
i pH rastvora [20]. Medutim primena ovih stakala je bila ograni¢ena samo na izradu implantata jer je
poroznost Cestica bila previse mala da bi se koristili kao nosaci lekova. Od 2001. godine se razvijaju
materijali na bazi mezoporoznog silicijum-dioksida kao sistemi za kontrolisano otpuStanje lekova
[21-23], ali za razliku od BAG, oni ne poseduju bioaktivnost.



2.1. Mezoporozno bioaktivno staklo

Mezoporozna bioaktivna stakla (eng. mesoporous bioactive glass, MBAG) su najnovije
dostignuce sol-gel metode. Razvoj cestica MBAG 2004. godine predstavlja veliki napredak u oblasti
biomaterijala gde se sol-gel tehnologija kombinuje sa principima supramolekulske hemije [24]. Ova
stakla se smatraju ,treCom generacijom bioaktivnih stakala® i karakteriSu ih dimenzije Cestica u
rasponu 20-800 nm i velika zapremina mezopora, veli¢ine od 2-50 nm [25]. Mezoporozni kanali
MBAG doprinose boljim povrSinskim svojstvima i poboljSanoj bioaktivnosti u poredenju sa BAG
Cesticama dobijenim sol-gel postupkom, a njihova velika zapremina pora omogucava primenu ovih
Cestica i kao nosaca lekova, faktora rasta i drugih bioaktivnih molekula [26]. Osim toga, silanolne
grupe na povrSini MBAG mogu lako da se modifikuju razli¢itim funkcionalnim grupama u cilju
kontrolisanog otpustanja terapeutskih molekula [25,27]. Poslednjih godina se razvijaju nanocestice
MBAG dopirane bioloski aktivnim jonima kao novi koncept multifunkcionalnih sistema sa
istovremenim lokalnim otpustanjem jona i lekova koji mogu dovesti do udruzenih efekata [25,26].

Istrazivaci Sirom sveta se bave inkorporiranjem razli¢itih jona ukljuéujuéi Li*, Ag®, Sr**, Cu?",
Co**, Zn**, Mg?*, Mn?*, Ce*", Ga’", Te**, Se, itd. [28-37] u strukturu nanoestica MBAG kako bi
se postigla optimalna fizicko-hemijska i morfoloSka svojstva. Na ovaj nacin se postizu specificni
terapeutski efekti koji nastaju otpustanjem jona poput: osteogenih, antibakterijskih, angiogenih, anti-
inflamatornih, anti-tumornih i drugih. Izvanredna morfoloska svojstva (ukljucujuéi veliku specificnu
povrsinu, uredenu mezoporoznu strukturu, kontrolisanu veli¢inu i zapreminu pora), jednostavna
modifikacija povrSine, odli¢na bioaktivost, biokompatibilnost, osteokonduktivnost, kao i moguénost
kontrolisanog otpusStanja lekova 1 jona, c¢ine dopirane cestice MBAG jedinstvenim i
multifunkcionalnim sistemom za primenu u biomedicini [38].

MBAG se mogu potencijalno primeniti u ortopediji i stomatologiji, kraniofacijalnoj i
maksilofacijalnoj hirurgiji, kao materijal za regeneraciju defekata nastalih usled traume ili leenja
raka, u vidu kosStanih graftova, cemenata, prevlaka na implantima, bioaktivnih komponenti dentalnih
kompozita, za remineralizaciju gledi i prevenciju hipersenzitivnosti dentina, kao i u inZenjerstvu
mekog 1 koStanog tkiva, kontrolisanom otpustanju lekova, dijagnostici tumora i antitumorskim
terapijama [27,38—43].

2.2. Mikroemulziona sol-gel tehnika

Jedna od metoda za dobijanje nanocestica MBAG jeste mikroemulziona sol-gel tehnika sa
primenom surfaktanta kao strukturnog agensa [25,41,44,45]. Ovom tehnikom se mogu dobiti
nanocestice uniformnog sastava i veli€ine.

Kao surfaktant najceS¢e se koristi cetiltrimetilamonijum-bromid (CTAB) koji stabilise
mikroemulziju. Mikroemulzija moze biti na bazi ulja u vodi, vode u ulju i kontinualnog filma. U ovoj
disertaciji koristi¢e se mikroemulzija na bazi ulja (etil-acetat, EA) u vodi [44,45]. Naime, prvo se
rastvori CTAB u vodi da bi se napravio rastvor surfaktanta, zatim se formira mikroemulzija
ukapavanjem etil-acetata u vodeni rastvor CTAB uz intenzivno mesanje. Kapljice EA se stabilizuju
molekulima CTAB koji se rasporeduju na granici izmedu EA i vode, pri ¢emu su hidrofobni krajevi
orijentisani unutar EA, a hidrofilne glave se nalazi u vodi.

Dodavanjem amonijaka se podesava pH tako da bude bazno katalizovano (pH=10,5), i zatim
dodaje TEOS u mikroemulziju kao izvor silicijuma. TEOS ¢e hidrolizovati u prisustvu vode
formirajuéi silicijumovu kiselinu koja ¢e dalje kondenzovati i formirati nanocestice silicijum-
dioksida. Ove Cestice ¢e dalje rasti unutar kapljica EA, a njihova veli¢ina i oblik zavisi¢e direktno od
odnosa CTAB, EA, TEOS i vode, ali i uslova reakcije tj. pH vrednosti i temperature [41]. Nakon
dodatka TEOS, dodaju se neorganske soli kao izvori Ca*" i dopanata (Mg?" i Sr**). Ovi joni se
adsorbuju na povrsini silicijum-dioksida. Centrifugom se izdvajaju Cestice u vidu gela koji se dalje
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intezivno ispira i susi, a tokom spore kalcinacije na 500-600 °C dolazi do eliminacije surfaktanta i
stvaranja mezoporozne strukture ¢estica MBAG. Pretpostavlja se da katjoni ulaze u strukturu stakla
tek tokom procesa kalcinacije, zbog ¢ega ovu metodu odlikuje nizak sadrzaj katjona [46]. Na Slici 3
je prikazan predlozeni mehanizam nastanka ¢estica MBAG.

Mikroemulziona
Kapljica MBAG

;‘..:\\ ff//&.’o NH, %
rofobno 3 —»
(EA) C.. TEOS

U

Hidrofilno Inkorporacija katjona i
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(H:0)
eliminacija CTAB
CTAB TEOS NH; M? = Ca*, Mg?, Sr**
—0 o ° o o
= oo ® ° 03 03
B ] o0 o O

Slika 3. Predlozeni mehanizam nastanka cestica MBAG (pripremljeno pomocu BioRender.com)



3. Magnezijum i stroncijum kao dopanti

3.1. Uloga u organizmu

Magnezijum (Mg) predstavlja jedan od osnovnih elemenata u ljuskom organizmu, od ¢ega se
65% nalazi u kalcifikovanim koStanim tkivima [47]. U organizmu ucestvuje u mnogim fizioloSkim
procesima, kao Sto su odrzavanje funkcije mi§i¢nog i nervnog sistema, proizvodnje energije. Takode,
Mg ima ulogu kofaktora u mnogim enzimskim reakcijama i procesima sinteze proteina i nukleinskih
kiselina, ali je vazan i u procesu remodelovanja Kkostiju. Pokazano je da Mg?" joni stimuliSu i
osteogenezu 1 angiogenezu, pospesSuju proliferaciju i diferencijaciju humanih mati¢nih celija
izolovanih iz koStane srzi (eng. human bone marrow-derived MSCs (BM-MSC)) i osteoblasta in vitro,
ali i da stimuliSu proizvodnju vaskularnog endotelnog faktora rasta (eng. vascular endothelial growth
factor, VEGF) i neovaskularizaciju tkiva tj. stvaranje novih krvnih sudova [48-53]. Za regeneraciju
kostanog defekta, od izuzetne vaznosti je da se obezbedi angiogeneza tj. formiranje krvnih sudova,
kako bi se obezbedila visoka prokrvljenost tkiva koja omogucuje efikasan prenos kiseonika i
nutrijenata kroz tkivo.

Stroncijum jon (Sr?*) je sli¢ne veli¢ine i naelektrisanja kao jon kalcijuma, usled ¢ega lako menja
Ca?" jone u bioloskim procesima u organizmu. Poznato je da stroncijum (Sr?") stimulie osteogenezu
kako u zdravim tako i1 u kostima obolelim od osteoporoze zahvaljujuéi istovremenoj stimulaciji
aktivnosti osteoblasta i inhibiciji aktivnosti osteoklasta [54]. Pokazano je da prisustvo jona
stroncijuma smanjuje demineralizaciju zubne gledi in vitro u kiselim uslovima sredine [55].
Stroncijum se godinama uspesno koristio u klini¢koj praksi u vidu stroncijum-renelata za lecenje
osteoporoze, ali je skoro povucen iz upotrebe zbog mogucih kontraindikacija, usled cega se
intenzivno istrazuje mogué¢nost kontrolisanog otpustanja Sr?* jona iz matrice [56]. Ispitivanja su
pokazala da Sr?" joni stimuliSu osteogenu diferencijaciju mezenhimalnih mati¢nih ¢elija (MSC) in
vitro tako Sto povecavaju ekspresiju osteoblastnih gena (kolagen tipa I, osteopontin, osteokalcin) i
povecavaju aktivnost alkalne fosfataze i mineralizaciju ekstracelularnog matriksa [49,57,58].
Biomaterijali za regeneraciju kostanog i dentalnog tkiva sa kontrolisanim otpusStanjem stroncijuma se
sve viSe razvijaju u pravcu stimulisane regeneracije defekta.

3.2. Uticaj dopiranja jonima Sr?* i Mg?* na strukturu i svojstva biokeramickih materijala
3.2.1. Dopiranje kalcijum-fosfata

Kalcijum-hidroksiapatit ima izuzetno fleksibilnu kristalnu resetku koja omogucava parcijalnu
ili potpunu jonsku izmenu bez narusavanja kristalne strukture. Iako struktura B-TCP nije fleksibilna
kao HAP, romboedarska B-TCP struktura omogucéava lakSu supstituciju jona kalcijuma katjonima
dvovalentnih elemenata u odnosu na heksagonalnu strukturu HAP, Sto direktno proistice iz veceg
broja razli¢itih mesta kalcijuma u kristalnoj reSetki (pet u B-TCP u odnosu na dva u HAP) i ¢injenice
da su pozicije CalV u B-TCP samo delimi¢no popunjene [59].

Kostano tkivo sadrzi HAP dopiran razli¢itim jonima poput Na*, Mg?*, Zn**, Si*', Sr** itd., od
kojih svaki igra odgovarajuéu ulogu u procesu formiranja, rasta i remodelovanja kosti.
Inkorporiranjem razlicitih jona u strukturu HAP moguce je pribliziti svojstva sintetickog bioloSkom
hidroksiapatitu. Ciljano dopiranje materijala na bazi kalcijum-ortofosfata predstavlja moguc¢i put za
dizajniranje zeljenih svojstava biomaterijala, poput kontrolisane degradacije i mehanickih svojstava,
kao 1 indukovanje specificnog bioloSkog odgovora nakon implementacije u organizam, poput
osteogeneze, angiogeneze i antimikrobne aktivnosti. U poredenju sa inkorporiranjem bioloskih
jedinjenja u strukturu CaP radi stimulacije osteogeneze, inkorporacija dopanata u vidu bioloski
aktivnih jona je ekonomski isplativija, i omogucava znacajno duze vreme skladiStenja. Zahvaljujuci
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tome, dopirani CaP biomaterijali sve viSe nalaze primenu u inZenjerstvu tkiva i regenerativnoj
medicini.

Zahvaljujué¢i svojoj hemijskoj slicnosti sa jonom kalcijuma, jon magnezijuma ga lako
supstituiSe u apatitnoj strukturi. Magnezijum ima manji jonski polupre¢nik u odnosu na jon kalcijuma
(~0,28 A) usled ¢ega supstitucijom dolazi do skra¢ivanja M---O veze (M=Ca, Mg) i stvaranja
kompresivnih naprezanja, distorzije reSetke i smanjivanja kristalini¢nosti HAP, ¢ime je Mg-HAP
reSetka termicki destabilizovana, a favorizovana je njena transformacija u Mg-B-TCP [60]. Ovo moze
da se objasni supstitucijom heksagonalnih Call kalcijuma u HAP strukturi jonima magnezijuma, koji
se nagomilavaju duz hidroksilnih kanala gde nastaju HAP domeni bogati magnezijumom koji su
skloni faznoj transformaciji [61,62]. Treba napomenuti da je preferentno zauzimanje Ca pozicija
Mg?* jonima u apatitnoj strukturi jo§ uvek predmet diskusije. Po jednom misljenju Mg?" joni teZe da
zauzmu Cal mesto, koje ima manju zapreminu u odnosu na Call, usled ¢ega je energetski povoljnije
za mali jon Mg?* da se ugradi u Cal poziciju [63,64]. Medutim, Cal ima ve¢u duzinu veze u odnosu
na Call, te bi supstitucijom u Cal poziciji doslo do veée kontrakcije M---O veze, pa druga grupa
autora smatra da je inkorporiranje u Call poziciji energetski povoljnije.

Jon magnezijuma se, osim ugradnje u resetku, takode adsorbuje na povrsinu kristalita usled
¢ega domeni bogati magnezijumom imaju inhibirani rast u c-pravcu, pa Cestice imaju sfericnu
morfologiju [65]. U nekim istrazivanjima doSlo je do skradivanja c-parametra, a u nekima do
skra¢ivanja i a i c-parametara [63]. Farzadi i autori su suprotno, primetili blago poveéanje parametra
a [66]. Ove razlike se mogu objasniti razlicitim metodama sinteze [67]. Promene parametara resetke
direktno uti¢u na svojstva Mg-HAP — povecanu rastvorljivost i biodegradibilnost, kao i favorizovanu
transformaciju u B-TCP [67]. Ukupna koli¢ina prisutnog Mg u ¢vrstoj fazi je uvek veca od one koja
se ugradi u apatitnu strukturu, gde se viSak najceS¢e nalazi u amorfnoj fazi ili na povrsini kristala. Pri
udelu Mg veéem od 35% dobija se potpuno amorfna struktura [67]. Kako je kristalna reSetka Mg
dopiranog HAP komprimovana usled distorzije, Cestice se nalaze u neposrednoj blizini, usled ¢ega je
povecana gustina naelektrisanja, te je favorizovana fazna transformacija apatita na nizim
temperaturama [68]. Biokeramiku na bazi kalcijum-deficitarnog HAP i B-TCP karakteriSe losa
sinterabilnost usled B-a- fazne transformacije. Dodatak magnezijuma u HAP strukturu dovodi do
stabilizacije B—TCP faze u Sirem temperaturnom intervalu, te se nepozeljna B-o fazna transformacija
pomera ka viSim temperaturama, ¢ime se omogucéava veci stepen denzifikacije materijala, Sto
rezultuje boljim mehani¢kim svojstvima finalnog proizvoda [9].

U B-TCP strukturi Mg?" jon moZe da zauzme CalV i CaV poziciju, ali se smatra da je
preferentno mesto CaV zbog kra¢e M-O veze. Kada se popuni CaV pozicija dolazi do rotacije P-O
veze usled ¢ega se CalV-O veza skracuje, pa ¢e i pozicija CalV teziti da se popuni u onim slucajevima
kada je CaV mesto zauzeto. Interakcije Mg-O su jace od Ca-O, Sto smanjuje unutras$nju energiju usled
manjih M-O rastojanja [69]. Istrazivanja su pokazala da inkorporiranje Mg u HAP strukturu smanjuje
rast zrna te povecava zilavost materijala nakon sinterovanja, $to se moze pripisati velikom udelu -
TCP faze koja je 1,3 puta zilavija od HAP [70]. Treba napomenuti da je poboljSanje densifikacije i
mehanickih svojstava HAP i B-TCP keramike dodatkom magnezijuma moguée samo do odredenog
kriticnog udela, nakon ¢ega je inhibiran rast zrna i smanjena sinterabilnost. Vrednost kriticnog udela
Mg?* jona zavisi od metode sinteze, pa tako npr. predstavlja 1 mas.% MgO u sluéaju sinteze
reakcijom u &vrstom stanju, dok se u slu¢aju hidrotermalne sinteze HAP, kriti¢ni udeo Mg?* nalazi u
opsegu 5-7,5 mol.% [71,72]. Usled pomenute distorzije Mg-HAP resetke, dolazi i do poveéanog
stepena rastvorljivosti i biodegradibilnosti HAP u fizioloskoj sredini, Sto je od velike vaznosti za
primenu u biomedicini. In vivo istraZivanja su pokazala da bifazni HAp/B-TCP dopiran jonima Mg?*
poseduje dobru biodegradibilnost, bez pojave citotoksi¢nosti i nastanka upalnih procesa nakon
ugradnje [71]. U kontaktu sa ¢elijama, biomaterijal na bazi Mg-dopiranog CaP stimuliSe adsorpciju
¢elija, ima sposobnost indukovanja osteogene diferencijacije mati¢nih ¢elija, proliferacije osteoblasta
i mineralizacije ekstracelularnog matriksa (eng. extracelullar matrix, ECM) in vitro, kao 1 poboljSanu
osteointegraciju in vivo [49,73].
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Supstitucija kalcijuma ve¢im jonima stroncijuma dovodi do ekspanzije reSetke CaP materijala
Sto se ogleda u poveéanju parametara kristalne reSetke. Stroncijum moze da zauzima i Cal i Call
pozicije u apatitnoj strukturi, pri ¢emu je favorizovana Cal pozicija pri malim koli¢inama Sr, dok se
sa povecanjem sadrzaja Sr zauzimaju i Call pozicije [67] [74]. Ovo se mozZe objasniti veCom duzinom
veze MI---O. Pri povecanju koli¢ine Sr prisutne u strukturi dolazi do odbijanja atoma u MI poziciji
koja bi trebala rezultovati uve¢anjem u c- pravcu, $to je delimi¢no onemoguceno inkorporiranjem Sr
atoma u MII mesto [75]. Supstitucija Cal jona dovodi do male ili beznacajne ekspanzije kristalne
reSetke, Sto se moze povezati sa uniformnim pomeranjem POy tetraedara koji okruzuju Cal mesto ka
susednim OH" kanalima, dozvoljavajuci lakSu ugradnju ve¢ih Sr?* jona. Vece koli¢ine dopanata
dovode do vece distorzije resetke koja rezultuje pojavom dislokacija i granica zrna, usled cega je
povecana rastvorljivost Sr-dopiranog HAP.

Povecana rastvorljivost Sr-dopiranog HAP omogucéava vecu bioaktivnost i sposobnost
otpuStanja jona Sr** koji stimuli$u aktivnost osteoblasta. Dopiranje stroncijumom u radu Curran i
autora [76] je dovelo do poveéanja tvrdoce HAP sinterovanog na 1200 °C konvencionalnim i
mikrotalasnim sinterovanjem, pri ¢emu se gustina HAP povecavala sa povecanjem sadrzaja Sr, ali je
savojna ¢vrstoca naglo opala. Rastvaranje Sr-HAP pocinje na mestu defekta, pre svega duz granica
zrna. Smatra se da se stroncijum akumulira u granicama zrna kako bi se smanjila slobodna povrSinska
energija. Supstitucija jonima Sr?* dovodi do smanjenja kristala, manje veli¢ine zrna, te veceg broja
granica zrna i vece rastvorljivosti [77]. Uticaj prisustva jona stroncijuma na fazne transformacije jo$
uvek nije definitivno utvrden. IstraZivanja Mardziah i Kavitha su pokazala da prisustvo Sr*" u
apatitnoj strukturi stabiliSe HAP i pomera transformaciju HAP u TCP ka vi$im temperaturama [67].
Sa druge strane, istrazivanja Kim i Curran sa autorima su pokazala suprotan trend, da se sa
povecanjem koli¢ine Sr u apatitnoj strukturi favorizuje transformacija HAP u TCP [76,78]. Dopiranje
CaP materijala jonima stroncijuma dovodi do povecane bioaktivnosti, poboljSane proliferacije i
osteogene diferencijacije mati¢nih ¢elija, kao 1 inhibirane aktivnosti osteoklasta in vitro [79-81]. U
in vivo uslovima pokazano je da stroncijumom dopirani biomaterijali na bazi CaP stimuliSu fomiranje
iremodelovanje kosti, osteointegraciju i vezu implantata sa nativnom kosti [49,82]. Neka istrazivanja
pokazuju i sposobnost blagog antimikrobnog dejstva Sr-dopiranog HAP [83].

U radovima S. Banerjee i Bose (2010, 2011) je in vitro 1 in vivo ispitan uticaj binarnog
dopiranja oksidima MgO i SrO na mehanicka i bioloska svojstva guste 3-TCP keramike [84,85].
Komercijalni B-TCP prah prosecne veliine ¢estica od 550 nm je dopiran sa 0,25 ili 1,0 mas.% SrO
uz 1,0 mas.% MgO postupkom mlevenja na mokro. Za mehanicka ispitivanja dobijeni prah je
ispresovan uniaksijalno i izostatski na 58 i 414 MPa redom, a zatim sinterovan na 1250 °C. Dopirani
uzorci, za razliku od ¢istog B-TCP, nisu pokazali prisustvo a-TCP faze, ve¢ je dobijena monofazna
B-TCP keramika. Prisustvo dopanata i povecanje njihovog ukupnog sadrzaja dovelo je do smanjenja
prosecne veli¢ine zrna i1 blagog povecanja gustine kompakata usled odsustva a-TCP faze. Sa druge
strane, pokazano je da je simultano dopiranje dovelo do statisticki znacajnog smanjenja pritisne
cvrstoce, sa 419 + 28 MPa za Cist, do 359 + 10 MPa za B-TCP dopiran sa po 1 mas.% MgO i SrO
[84]. Biodegradabilnost Sr,Mg-B-TCP keramike je bila sporija u odnosu na ¢ist B-TCP, usled ¢ega je
omogucena stabilnost implantata u duzem vremenskom periodu. Tokom 16 nedelja inkubiranja u
STT-u pritisna ¢vrstoca Sr,Mg-B—TCP je postepeno opadala do 234 + 32 MPa, dok je pritisna
cvrstoca Cistog B-TCP opala za 50% u prve dve nedelje i nakon 16 nedelja iznosila 158 = 50 MPa
[85]. Simultano dopiranje SrO i MgO dovelo je do poboljsane adhezije i proliferacije ¢elija na
povrsini B-TCP keramike, kao i stimulisane ¢elijske diferencijacije in vitro [84]. In vivo test pokazao
je da MgO+SrO kao dopanti stimuliSu osteokondukciju i osteogenezu, pove¢anjem brzine formiranja
i remodelovanja kosti [84]. Remodelovanje kosti je potvrdeno formiranjem osteona sa Haverzovim
sistemom nakon 16 nedelja od implantacije, a uo€ena je i uniformna i kompaktna medugranica
dopiranog B—TCP i tek remodelovane kosti [85].

Kannan i autori (2010) [86] su sintezom iz te¢ne faze dobili CDHAP dopiran razli¢itim
koli¢inama jona Sr** i Mg?* (1,20-5,80 mol.%), pri konstantnom molskom odnosu (Ca+Mg+Sr)/P =
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1,5. Dobijeni prahovi su nakon kalcinisanja na 800 °C imali monofazni B-TCP fazni sastav. Kako je
prosec¢na veli¢ina zbira jona Sr2* i Mg?" (1,25 A + 0,89 A)/2 = 1,07 A manja u odnosu na veli¢inu
Ca®" jona, doslo je do smanjenja parametara reSetke B-TCP strukture. Utaénjavanjem strukture
pokazano je da jon magnezijuma favorizuje ulazak u CaV, dok Sr** popunjava Cal-CalV, s tim da
vecinski popunjava CalV. Dati proracuni su bili bazirani na ¢injenici da CaV mesto ima najkrace
veze te lako prima manje Mg?" jone, dok najduZe veze poseduje CalV pozicija pa je mesto sa
najvecim afinitetom za smestanje veceg Sr** jona. Pokazano je da simultano dopiranje Sr*" i Mg?*
jonima ne menja preferentna mesta supstitucije Ca?" u B-TCP strukturi.

Aina i autori (2012) [87] su ispitali uticaj simultanog dopiranja jonima Sr** i Mg?* tokom
sinteze hidroksiapatita precipitacijom iz vodenog rastvora. SadrZaji Sr** i Mg?" su varirani u opsegu
0,1-1,0 mol.% Mg>* i 0,9-1,9 mol.% Sr?*, tj. ukupna koli¢ina dopanata od 0,6-3,0, pri konstantnom
molskom odnosu (Ca+Sr+Mg)/P =1,667. Dobijeni prahovi su kalcinisani na 1100 °C u trajanju od 16
h. Simultano dopiranje Sr** i Mg?" jonima je uticalo na stepen kristalini¢nosti i parametre resetke,
kao i na udeo prisutnih faza. Variranjem sadrzaja Sr?* i Mg?" jona dobijeni su BCP materijali
razli¢itog HAP/B-TCP odnosa, pri ¢emu je pri istom sadrzaju magnezijuma u monodopiranom HAP
dobijeno znatno vi§e B-TCP faze nego u slu¢aju bidopiranog jonima Mg?* i Sr**. Sa druge strane,
Imrie i autori (2013) [62] su zakljucili da je stabilizacija B-TCP faze Mg jonima povecana
prisustvom Sr?* jona u binarno supstituisanim kalcijum-ortofosfatima. U ovom radu HAP binarno
supstituisan jonima Sr?* i Mg?* je sintetisan reakcijom u ¢vrstom stanju, i kalcinisan na 1100 °C u
trajanju od 16 h, nakon ¢ega su dobijeni bisupstituisani BCP prahovi.

Tarafder 1 autori (2013) [88] su procesirali skafolde (nosace c¢elija) na bazi simultano
dopiranog TCP jonima Sr?" i Mg?*, metodom 3D S§tampanja pracenog mikrotalasnim sinterovanjem
na 1250 °C 1 ispitali in vivo uticaj dobijenih skafolda na osteogenezu. Za polazni prah koriS¢en je
komercijalni B-TCP pomesan sa po 1,0 mas. % MgO 1 SrO. Skafolde je karakterisala razlicita veli¢ina
medupovezanih pora kvadratnog oblika: 500 um, 750 pm i 1000 um. Za razliku od nedopiranih
skafolda, dopirani nisu pokazali faznu transformaciju u o-TCP, a imali su bolju densifikaciju i manju
veli¢inu zrna. In vivo bioloska ispitivanja su pokazala da je formiranje nove kosti i stvaranje osteoida
na medugranici nativna kost-implantat i u samim makroporama skafolda bila ve¢a u slucaju
bidopiranog SrO,MgO-B-TCP u odnosu na nedopirani 3-TCP. Prisustvo MgO i SrO kao dopanata je
dovelo do nastanka vece koli¢ine kosti slicnoj osteoidu u ranoj fazi formiranja kosti, usled povecane
proliferacije i1 diferencijacije celija. Ispitivana grupa sa skafoldom na bazi SrO,MgO-B-TCP je
pokazala potpuno formiranje i mineralizaciju novonastale kosti nakon 12 nedelja, §to je brze u odnosu
na grupu sa nedopiranim 3-TCP gde nije uocena potpuna mineralizacija ni nakon 16 nedelja, pri ¢emu
je nedvosmisleno zaklju¢eno da Sr i Mg kao dopanti pospesuju osteogenezu.

Bellucci i autori (2014) [89] su sintetisali kompozite sacinjene od topljenog biostakla i Mg,
Sr-dopiranog TCP. Staklo je imalo sledeci sastav: 2,3 mol% K-0O, 2,3 mol.% Na,O, 45,6 mol.% CaO,
2,6 mol.% P20s 1 47,3 mol% SiO;z i prosecnu veli¢inu Cestica oko 70 um. Bidopirani Mg,Sr-TCP
prahovi su imali nominalni molski odnos (Ca+Sr+Mg)/P= 1,5 sa jednakim sadrzajem Sr** i Mg?* jona
(0,0625 mol.%). TCP prah je termicki tretiran na 900 °C kako bi se obezbedila monofazna 3-TCP
faza. Dobijeni molski odnos (Ca+Sr+Mg)/P je bio znatno manji od predvidenog i iznosio 1,353, a
parametri reSetke su bili slicni nedopiranom B-TCP usled suprotnih efekata prisustva dva jona
razli¢ite veli¢ine. Kompoziti su pripremljeni kao mesavina 50% Sr,Mg-TCP i 50% bioaktivnog stakla
i sinterovani na 850 °C u trajanju od 3 h. Pokazana je dobra adhezija i proliferacija ¢elija na povrSini
kompozita in vitro, kao 1 povecana aktivnost ALP, sinteza kolagena i mineralizacija ECM, S§to je
posledica prisustva Sr2* i Mg?" jona.

Geng i autori (2016) [90] su hidrotermalno sintetisali Sr, Mg-binarno dopiran HAP na 150 °C
u trajanju od 5 h i ispitali uticaj jona na strukturu i biokompatibilnost HAP. Odnos dopanata je variran,
dok je ukupna koli¢ina iznosila 30 mol.%. Sa povecanjem udela Mg od 5 do 25 mol.% a pri
konstantnom ukupnom sadrzaju dopanata molski odnos (Ca+Sr+Mg)/P je opadao od 1,60 do 1,34,
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usled ¢ega je inhibirana kristalizacija HAP. Pokazano je da je magnezijum destabilizacioni faktor i
da povecanje njegove koncentracije dovodi do smanjenja kristalini¢nosti, termicke stabilnosti i
parametara reSetke HAP. Stroncijum je potpuno supstituisao kalcijum, dok je supstitucija jonima
Mg?* bila samo parcijalna. In vitro istraZivanja su pokazala da HAP koji sadrzi 10 mol.% Mg i 20
mol.% Sr stimuliSe adheziju, proliferaciju i diferencijaciju ¢elija u poredenju sa Cistim HAP.

Ke i autori (2019) [73] su ispitali efekat dopiranja TCP sa SrO, MgO i SiO; na in vitro
ekspresiju gena i in vivo osteogenezu. Prahovi su sintetisani reakcijom u ¢vrstoj fazi i ispresovani u
diskove koji su dalje sinterovani na 1250 °C. Vijabilnost ¢elija humane preosteoblastne linije
kultivisanih na Mg-TCP, Sr-TCP i Si-TCP diskovima je bila znacajno ve¢a u odnosu na nedopiran
TCP. Za in vivo analizu procesirani su Si,Mg-TCP dopirani skafoldi metodom 3D Stampe, i nakon
16. nedelje implantacije pokazano je da je proces formiranja kosti bio izrazeniji u odnosu na grupu
sa Cistim TCP skafoldima.

Kazemi 1 autori (2019) [91,92] su ispitali fabrikovanje kompozitnih skafolda na bazi
nanocestica 45S5 stakla i Sr-TCP metodom replike sundera pri razli¢itim odnosima BG i TCP.
Pokazano je da pri odnosu Sr-TCP/BG od 75/25 Cestice stakla nisu povezane, a struktura skafolda
ima veliki broj nepravilnih pora. Pri odnosu faza 50/50 tecna staklasta faza je bila homogeno
rasporedena i omogucila rast zrna i densifikaciju strukture. Pritisna ¢vrstoca skafolda sinterovanih na
1250 °C je iznosila 0,14 MPa za Sr-TCP, a dodatak 25 mas.% BG je povecao pritisnu ¢vrstocu na
0,88 MPa. Najveca pritisna ¢vrstoca je postignuta je u slu¢aju odnosa dve faze 50/50 i iznosila je 1,70
MPa pa je ovaj nosac dalje koriS¢en za bioloSke analize in vitro i in vivo. Nakon 21 dana kultivacije
BM-MSC ¢elija pacova u nosacima doslo je do povecane ekspresije osteogenih gena u poredenju sa
kultivacijom éelija u 2D sredini. Celije kultivisane u nosa¢ima na bazi Sr-TCP su pokazale veéu
eskpresiju kolagena tipa I (COL1) u odnosu na one kultivisane u nosac¢u na bazi nedopiranog TCP i
kompozitnog skafolda na bazi Sr-TCP 1 45S5.

Scalera 1 autori (2020) [93] su sintetisali bisupstituisani Mg,Sr-HAP precipitacijom u
vodenom rastvoru sa po 0,5 mas.% i 1,0 mas.% Mg i Sr pri konstantnom odnosu (Ca+Sr+Mg)/P=
1,67. Dobijeni precipitati granulacije 125-212 um su kalcinisani na 900 °C i koris¢eni za fabrikovanje
skafolda metodom replike sundera sinterovanjem na 1300 °C. U ovom radu pokazano je da Sr,Mg
binarno dopiranje moze dovesti do stabilizacije apatitne strukture, kao sinergetskog efekta prisustva
dva jona razli¢itih pre¢nika. Mehanicka svojstva dobijenih Mg,Sr-HAP skafolda su bila slicna
nedopiranom hidroksiapatitu, posebno u slucaju prisustva po 0,5 mol.% dopanta $to je u skladu sa
dobijenim skoro monofaznim sastavom dopiranog HAP. Sa druge strane, humane celije
osteosarkoma MG63, kultivisane na povrsini STHAP 1 MgHAP, su pokazale nesto nizu vijabilnost u
odnosu na ¢elije kultivisane na povrsini nedopiranog HAP.

Luiautori (2023) [94] su ispitali fizicko-hemijska svojstva i citokompatibilnost 3D Stampanih
nosaca na bazi Mg-dopiranog BCP pri sadrzaju Mg 0-10 mol.%. Sa povecanjem sadrzaja Mg sadrzaj
HAP u BCP strukturi je opadao. Vijabilnost misjih BM-MSC ¢elija je bila ve¢a u grupi Mg-dopiranih
nosaca nakon 3 i 7 dana kultivacije. Posle 7 dana kultivacije znacajno veca ekspresija osteogenih
gena je primecena u grupi Mg-BCP skafolda, ali nakon 14 dana ekspresija je bila slicna kao kod
nedopiranog BCP. Ekstrakti BCP sa sadrzajem Mg ve¢im od 3 mol.% stimulisali su vijabilnost i
proliferaciju endotelnih HUVEC ¢elija, a ekstrakti BCP dopiranog sa 5 mol.% Mg su u testu
angiogeneze u Matrigelu pokazali stimulisanje organizacije endotelnih HUVEC ¢elija u tubule i
mreze. Matrigel test angiogeneze je laboratorijski test koji se koristi za proucavanje formiranja novih
krvnih sudova tj. angiogeneze u kontrolisanim uslovima.

Lu i autori (2024) [95] su metodom precipitacije sintetisali Sr-HAP prah sa 5-50 mol.% Sr i
3D Stampom fabrikovali makroporozne nosace ¢elija. Pri sadrZzaju manjem od 15 mol.% Sr fazni
sastav sintetisanog praha je bio bifazni BCP, a pri vi$im je doslo do formiranja kalcijum-stroncijum-
fosfata (CaxSr(PO4)2). Citokompatibilnost i pro-osteogena svojstva 3D Stampanih skafolda su ispitani
direktnom kultivacijom mi§jih BM-MSC ¢elija na povrSini skafolda i pokazano je da dopiranje
jonima Sr** u opsegu 10-30 mol.% znacajno pospesuje vijabilnost ¢elija, kao i da pospesSuje aktivnost
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alkalne fosfataze i stimuliSe ekspresiju COL1 gena nakon 7 dana kultivacije. Interesantno, nakon 14
dana kultivacije joni Sr** su doveli do smanjenja ekspresije ovog gena.

Yuan i autori (2024) [96] su ispitali in vitro 1 in vivo pro-osteogena i pro-angiogena svojstva
3D Stampanih kompozitnih skafolda na bazi 3-TCP i magnezijum-silikata, pri sadrzaju magnezijum-
silikata 10-30 mas.%. Fazni sastav je bio trofazni, pored B-TCP i magnezijum-silikata u strukturi je
bio prisutan i diopsid. Dodatak 10-20 mas.% magnezijum-silikata je doveo do pospesenog
sinterovanja, §to je uticalo na smanjenje poroznosti (sa 80% na 70%) i znacajnom povecanju pritisne
¢vrstoce sa 10 na 20 MPa. Dodatak od 10 mas.% magnezijum-silikata je imao najpozitivniji uticaj na
misje BM-MSC ¢elije, rezultujuci u znacajno poboljSanoj proliferaciji ¢elija i ekspresiji osteogenih
gena (ALP, OCN, COL1) nakon 10 dana kultivacije. Pored pro-osteogenih svojstava, ispitana su i
pro-angiogena svojstva uzgajanjem endotelnih HUVEC ¢elija u Matrigelu sa dodatkom ekstrakta
skafolda. Pokazano je da su ekstrakti koji sadrze jone Mg?" i Si*' uticali pozitivno na organizaciju
endotelnih ¢elija u tubule i mreze potvrdujuci pro-angiogena svojstva ovih nosaca. /n vivo ispitivanja
su pokazala da dodatak 10 mas.% magnezijum-silikata utice na bolja osteogena i angiogena svojstva
skafolda u ranoj fazi regeneracije koStanog defekta.

Jedan od ciljeva ove doktorske disertacije jeste procesiranje makroporoznih nosaca ¢elija na
bazi binarno dopiranog CaP jonima Sr?" i Mg?" i njegovih kompozita sa mezoporoznim bioaktivnim
staklom, i ispitivanje strukture i svojstava ovih nosaca, kao i potencijalne primene u inzenjerstvu
kostanog tkiva.

3.2.2. Dopiranje mezoporoznog bioaktivnog stakla

Prisustvo jona metala u strukturi stakla ima zna€ajan uticaj na fizi€ko-hemijska svojstva
stakla, na morfologiju, mezoporoznost, rastvorljivost, bioaktivnost, kao i na mehanicka svojstva. Cilj
dopiranja mezoporoznog stakla jeste indukovanje specificnog odgovora u organizmu, a
inkorporiranje vise od jednog jona moglo bi da dovede do formiranja multi-funkcionalnih
(bioaktivnih, ostegenih, angiogenih itd.) biomaterijala za inZenjerstvo koStanog i dentalnog tkiva.
Sol-gel sinteza omogucava inkorporiranje velikog broja jona metala u strukturu biostakla, usled cega
se dopiranje biostakla jonima razlicitih bioloski aktivnih elemenata poput Sr, Zn, Co, Cu, Ce, Ga, Ag,
Mg itd. intenzivno istrazuje. Sve ¢esce istrazivanja idu u smeru dopiranja MBAG sa dva jona [33,97—
102].

Tako je inkorporiranje jona Sr?" ili Mg?* jona u strukturu MBAG ispitivano u razli¢itim
studijama [36,37,103—106], i dalje ima jako malo informacija o njihovom udruzenom efektu [107].
Binarno dopiranje MBAG jonima Sr?" i Mg?* moZe dovesti do ubrzane regeneracije kostiju, ali takode
prisustvo dopanata moZe uticati i na rastvorljivost Cestica i mezoporozna svojstva, ¢ime direktno
moze ugroziti njihovu bioaktivnost [37,44] i sposobnost vezivanja i otpusStanja lekova [43]. Kako su
procesi vezani za leCenje koStanih defekata cesto povezani sa inflamatornim procesima uzorkovanim
infekcijama, vezivanje anti-inflamatornih lekova poput ibuprofena i diklofenaka na ¢estice MBAG, i
njihovo lokalno otpustanje na mestu implantacije znacajno doprinosi ubrzanoj regeneraciji kostiju
[40]. U nastavku dat je kratak pregled uticaja dopiranja mezoporoznog bioaktivnog stakla jonima
Mg?* i/ili Sr?".

Lee i autori (2017) [103] su sintetisali estice MBAG sastava 85 mas.% SiO»—10 mas.% CaO—
5 mas.% SrO sol-gel metodom sa primenom ultrazvuka i PEG kao strukturnog agensa. Dobijene
Cestice su bile veli¢ine oko 60 nm sferne morfologije. Specifi¢na povrsina nedopiranih Cestica bila je
svega 44,7 m?/g sa zapreminom pora od 0,084 cm?/g, dok je dopiranje stroncijumom povecalo ove
vrednosti na 66,6 m¥g i 0,12 cm?/g. Cestice nisu ispoljile citotoksiéni efekat na humanim MSC
¢elijama izolovanim iz zubne pulpe do koncentracije od 320 pg/mL u slu¢aju MBAG, odnosno 160
pg/mL za StIMBAG pri direktnom testu. Obe vrste Cestica su pokazale stimulativni efekat na
osteogenezu/odontogenezu merenjem ekspresije gena od interesa nakon kultivacije u osteogenom
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medijumu nakon 7, 141 21. dana, pri ¢emu su vece vrednosti dobijene za STMBAG ispoljavajuéi pro-
osteogeni efekat jona stroncijuma. U ovoj studiji sposobnost vezivanja i otpustanja leka sa Cestica
StTMBAG je testirana sa lekom fenamilom i pokazano je naglo otpustanje leka, 53 % leka u prvih 6 h
odnosno 80 % u prvih 30 h. In vivo ispitivanjem je potvrdena veca pro-osteogena sposobnost
STMBAG cestica u poredenju sa MBAG.

Fiorilli 1 autori (2018) [104] su ispitali dve razli¢ite tehnike sinteze Sr-dopiranog
mezoporoznog bioaktivnog stakla (SrMBAG) pri dodatku 2 i 4 mol.% Sr** jona metodom
rasprSivanje-susenje (eng. spray-dry) za dobijanje mikrocCestica i sol-gel sintezom za dobijanje
nanocestica 1 daljom sporom kalcinacijom na 600 °C u trajanju od 5 h. Nanocestice dobijene sol-gel
metodom su bile sfericne morfologije i1 veli¢ine 100-200 nm. Analizom hemijskog sastava Cestica
pokazano je da je sadrzaj Sr inkorporiran u staklu znacajno manji od nominalne koli¢ine Sr. Srednja
veli¢ina pora je bila oko 4 nm, a povecanje sadrzaja Sr** jona je uticalo na znacajno smanjenje
specifiéne povrsine Cestica sa 803 na 551 m?/g, kao i na smanjenje zapremine pora sa 0,82 na 0,45
cm?/g. Bioaktivnost ovih &estica je prime¢ena nakon 3 i 14 dana u STT. Cestice nisu ispoljile
citotoksi¢ni efekat na L929 ¢elijama misjih fibroblasta u indirektnom testu pri koncentraciji od 1
mg/mL. Celije uzgajane sa ekstraktima nanocestica MBAG su pokazale veéu ekspresiju COLI u
odnosu na ekstrakte mikrocestica nakon 72 h kultivacije, dok je suprotan efekat uo¢en nakon 7 dana
kultivacije.

Shoaib 1 autori (2021) [105] su sintetisali Mg-dopirane cestice MBAG kiselinski
katalizovanom sol-gel sintezom u sistemu 51% SiO2 — 18% CaO — 20% Na,O — 4% P20s — 7% MgO
(mol.%). Nakon 7 dana u STT XRD analizom pokazana je mineralizacija apatita potvrdujuci
bioaktivnost ovih ¢estica. OtpuStanje leka mitomicina iz ovih Cestica je bilo naglo, pri ¢emu je u prvih
sat vremena otpuSteno preko 50% vezanog leka. Analize citokompatibilnosti na humanim
fibroblastima su pokazale zadovoljavajucu citokompatibilnost Cestica u rasponu koncentracija 3-100
pg/mL.

U radu Taghvaei i autora (2020) [106] sintetisane su MBAG cestice u sistemu 80SiO>—
15Ca0-5P,0s sa 5 mol.% SrO (80SiO>—10Ca0O—-5SrO—5P205) 1 10 mol.% SrO u sistemu 80Si0,—
10Ca0-10SrO. Koli¢ina inkorporiranog SrO je bila duplo manja od nominalne. Dopiranje sa 5 mol.%
SrO uz dodatak 5 mol.% P,Os nije znacajno uticalo na veli¢inu Cestica, a povecalo je specificnu
povrsinu sa 463 na 480 m?/g, dok je 10 mol.% SrO uticalo na blago povecanje Cestica i smanjenje
specifiéne povrSine na 408 m?/g. Autori su pretpostavili da prisustvo stroncijuma dovodi do
narusavanja uredenosti mezoporozne strukture kao posledica poremecaja elektrostatickih interakcija
usled supstitucije jona kalcijuma veéim jonom Sr?*. Dopiranje stroncijumom nije ugrozilo
bioaktivnost Cestica, ali je dovelo do promene morfologije i kristalinicnosti novoformiranog apatita.
Autori su takode pokazali da dopiranje jonima stroncijuma nije znacajno uticalo na sposobnost
vezivanja i otpuStanja ibuprofena, sa naglim otpustanjem 50% leka u prvih 24 h. Citokompatibilnost
ekstrakata Cestica testirana na mati¢nim ¢elijama iz adipoznog tkiva i fibroblastima pokazala je
odsustvo toksi¢nog efekta pri koncentraciji 25% v/v, dok je za viSe koncentracije pokazano smanjenje
vijabilnosti mati¢nih ¢elija.

Tabia 1 autori (2019) [37] su ispitali uticaj prisustva Mg (1-10 mol.%) na strukturu i svojstva
mezoporoznog stakla dobijenog sol-gel metodom u sistemu 85S10,-15Ca0. Sa porastom sadrzaja
Mg povecana je specifi¢na povrSina Gestica sa 211 m?/g za nedopirane Cestice na 311 m*/g za MBAG
sa 10 mol.% Mg, kao i zapremina pora sa 0,26 cm?/g na 0,41 cm3/g. Cestice MBAG sa 10 mol.% Mg
nisu pokazale bioaktivna svojstva ni posle 14 dana u STT, dok su Cestice sa 3 1 5 mol.% Mg pokazale
blage pikove na XRD koji mogu ukazivati na stvaranje apatita, ali se na SEM mikrografijama nisu
uocavali karakteristini apatitni kristali. Autori su ispitali vezivanje i otpusStanje leka amoksicilina sa
Cestica aminovanih MBAG, sa povecanjem sadrzaja Mg blago je opao kapacitet vezivanja leka sa
54% na 50%, a brzina otpustanja leka je rasla. Sve Cestice su pokazale naglo otpustanje leka u prvih
100 h, s tim da je kod nedopiranog otpusteno oko 30% a kod dopiranog sa 5 mol.% Mg oko 55%.
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Jedina poznata studija koja je pokazala uticaj istovremenog dopiranja stroncijumom i
magnezijumom na strukturu i svojstva MBAG jeste studija Pouroutzidou i autora (2021) [107].
Sintetisane su MBAG c¢estice sol-gel metodom sa primenom CTAB tako $to su u nominalnom sastavu
akermanita (41 mas.% CaO — 15 mas.% MgO — 44 mas.% Si0,) menjali sadrzaj MgO sa 2-6 mol.%
SrO. Dobijene Cestice su bile veli¢ine 80-300 nm, sa srednjom veli¢inom pora 3 nm. Sposobnost
vezivanja leka moksifloksacina je porasla kada je pored Mg u strukturi bilo prisutno 4 mol.% SrO (sa
11 na 14% vezanog leka), ali pri sastavu od 6 mol.% SrO sposobnost vezivanja leka je naglo opala
sa 14 % na 2 %. Ekstrakti St MgMBAG cestica dobijenih u ovoj studiji nisu ispoljile citotoksican
efekat na humanim fibroblastnim c¢elijama izolovanim iz periodontalnog ligamenta u rasponu
koncentracija 60-250 pg/mL, osim u slucaju ¢estica sa 6 mol.% Sr nakon 24 h kultivacije.

Jedan od ciljeva ove disertacije bila je sinteza multifunkcionalnih ¢estica MBAG binarno
dopiranih jonima Sr** i Mg?" mikroemulzionom sol-gel tehnikom za stimulisanu regeneraciju kosti i
kontrolisano otpustanje anti-inflamatornog leka ibuprofena. Uticaj dopiranja MBAG stroncijumom i
magnezijumom na fizicko-hemijska, povrSinska, pro-osteogena i pro-angiogena svojstva ovih cestica
je ispitan u okviru ove disertacije.
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4. Zubno tkivo
4.1. Anatomija zubnog tkiva

Zubi su usadeni u alveolarne nastavke maksile (gornje vilice) i mandibule (donje vilice)
obrazuju¢i dentalne lukove, i imaju osnovnu ulogu u mastikaciji, odnosno secenju i Zvakanju hrane.
Morfoloski gledano, zub se sastoji iz krunice, vrata i korena zuba (Slika 4). Svaki zub se sastoji od
pulpnog i tri kalcifikovana tkiva: gledi, dentina i cementa. Dentin je u krunicnom delu prekriven
gledi, a u korenskom cementom. U srediSnjem delu kruni¢nog i korenskog dela se nalazi zubna pulpa
koja sadrzi krvne sudove i nervne zavrSetke. Gled predstavlja najviSe mineralizovano tkivo u
organizmu sa preko 95 mas.% neorganske faze, gde je ve¢inski prisutan hidroksiapatit i male koli¢ine
magnezijuma, karbonata, hlorida, fluorida i sulfata [108]. Strukturu gledi ¢ini viSe miliona glednih
prizmi koje se pruzaju spiralno ili talasasto od dentina ka povrSini gledi. Dentin ¢ini najve¢i deo zubne
mase 1 predstavlja mineralizovano visokopermeabilno tkivo koje ¢ini oko 70 mas.% kristala
hidroksiapatita, 15-20 mas.% organske materije koju ¢ine u najvecoj meri kolagen tipa I i 10 mas.%
vode [108]. Specifi¢nu strukturu dentina ¢ine dentinski tubuli koji se pruzaju celom duzinom od pulpe
do gledi. Tubuli su okruzeni peritubularnim dentinom, koji predstavlja visokomineralizovano tkivo
sa nekolagenskom materijom. Izmedu tubula se nalazi intertubularni dentin, koji se sastoji od
mineralizovanog kolagena. Nemineralizovan je samo tanak sloj dentina — predentin, koji se nalazi
neposredno uz sloj odontoblasta i oivicava granicu izmedu pulpe i dentina. lako se pulpa i dentin
razlikuju po histoloskoj gradi i hemijskoj strukturi, oni su u bliskoj morfofunkcionalnoj vezi, pa se i
fizioloske 1 patoloske reakcije u jednom tkivu odrazavaju na drugo, npr. reakcija na karijes ili
restaurativnu proceduru [108,109].

Gled

Dentin .
Krunica

Pulpa

Cementno-

gledna granica Vrat

Nervi i krvni
sudovi
Koren

Slika 4. Anatomija molara (pripremljeno pomocu BioRender.com)

4.2. Zubni karijes

Karijes predstavlja oboljenje mineralizovanog zubnog tkiva, a karakteriSu ga procesi
demineralizacije i remineralizacije. Bakterije razlazu ugljene-hidrate iz hrane, ¢ime nastaju organske
kiseline 1 proteoliti¢ki enzimi usled ¢ega dolazi do smanjenja pH vrednosti dentalnog plaka. U tako
kiseloj sredini vremenom dolazi do rastvaranja glednih minerala, pri ¢emu se iz kiseline izdvajaju
joni vodonika, a iz gledi joni Ca?* i PO4*, OH", CO3*, F-, Na" i Mg?'. Gubitak mineralne komponente
je pracen dezintegracijom organske kompontente, usleg ¢ega nastaje karijes. Ukoliko joni kalcijuma
1 fosfatni joni difunduju iz strukture gledi, uspostavlja se ravnoteza demineralizacije i remineralizacije
zubnog tkiva. Remineralizacija predstavlja proces rekristalizacije hidroksiapatita i u normalnim
uslovima se deSava spontano u kontaktu sa pljuvatkom koja je bogata jonima Ca?" i PO4>. Kad
procesi demineralizacije uznapreduju na povrs$ini zuba, nastaje kavitet koji narusava integritet zubne
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povrsine i1 predstavlja karijesnu leziju. Najcesce karijesni proces napreduje i Siri se sa gledi u
dentinsko tkivo. Klini¢ki postupak tretiranja karijesom zahvacenog zubnog tkiva podrazumeva
uklanjanje zahvacenih potpuno ili delimi¢no demineralizovanih tkiva ¢ime nastaje kavitet (Supljina,
Slika 5), koji je zatim neophodno ispuniti restaurativnim materijalima adekvatnih zaptivnih i
mehanickih svojstava.

1 ]

Slika 5. Sematski prikaz uklanjanja karijesa ¢ime nastaje zubni kavitet (pripremljeno
pomocu BioRender.com)

4.3. Ispun kaviteta

Najcesce koriSceni restaurativni materijal za ispunu kaviteta predstavljaju dentalni kompoziti
na bazi smola koji o¢vr§¢avaju svetlosnom polimerizacijom. Ovi materijali imaju izuzetna estetska i
zaptivna svojstva, 1 predstavljaju standardni ispun kaviteta zuba. Medutim, u slu¢aju velikih i dubokih
kaviteta u boc¢noj regiji zuba ovakvi ispuni imaju relativno kratak vek trajanja usled pojave
sekundarnog karijesa i/ili frakture ispuna [110]. Istrazivanja su pokazala da godiSnje cak 2,2%
restauracija bude zamenjeno usled pojave marginalnog procepa, sekundardnog karijesa ili frakture
restauracije [111].

Naime, ispuna velikih kaviteta zahteva primenu vecée koli¢ine dentalnog kompozita, $to
dovodi do vece polimerizacione kontrakcije 1 stvaranja procepa na medugranici zuba i restauracije.
Kroz formiran procep omogucen je prodor pljuvacke i mikroogranizama, usled Cega nastaje
sekundarni karijes. Treba napomenuti da polimerizaciono skupljanje dovodi i do stvaranja naprezanja
u restauraciji, usled ¢ega su njena mehanicka svojstva oslabljena i teze mogu da se odupru silama
koje se razvijaju prilikom mastikacije.

Kako bi se smanjio stepen polimerizacionog skupljanja, u klini¢koj praksi se koristi tehnika
postepenog nanoSenja tankih slojeva dentalnog kompozita i njihova pojedinacna polimerizacija.
Ovakav postupak je ne samo zametan, ve¢ 1 predstavlja rizik za zaostajanje vazdusnih mehurova
izmedu slojeva kompozita, koji predstavljaju slabu tacku restauracije i mogu dovesti do njenog loma.
Kako bi se prevaziSao ovaj problem od 1980-tih godina se primenjuju neorganski dentalni inserti kao
dentinski zamenici, koji imaju ulogu megapunioca za ispunu kaviteta. Sa smanjenjem primenjene
koli¢ine polimera, direktno se smanjuje i polimerizaciono skupljanje. Komercijalno dostupni dentalni
inserti su bazirani na inertnim materijalima poput feldspata, aluminijum-oksida i kvarca koji imaju
znacajno drugaciji sastav i svojstva u odnosu na prirodni dentin.

U poslednje vreme u restaurativnoj stomatologiji su istraZivanja fokusirana na procesiranje
bioaktivnih dentalnih restaurativnih materijala, koji su prema definiciji Svetske stomatoloSke
federacije materijali koji pored restauracije zubnog tkiva i njegove funkcije, ispoljavaju i jasan

ublazi moguénost nastanka sekundarnog karijesa, ali 1 da potpomogne pulpnoj zastiti.

Prvi dentalni inserti na bazi CaP su razvijeni 2015. godine u vidu bioaktivnih dentinskih
zamenika hemijski slicnih prirodnom dentinu [113]. Ispitivanja LeZzaje i autora su pokazala da
primena CaP inserata obezbeduje tri puta manju polimerizacionu kontrakciju, kao i znacajno
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smanjenje naprezanja u restauraciji in vitro [113]. Pored toga, njihova slicnost sa dentinom
omogucava ostvarivanje jake veze sa komercijalno dostupnim restaurativnim materijalima [113—-115]
koji su ve¢ optimizovani za primenu koja podrazumeva dobru vezu sa dentinom [116,117].

Inserti mogu biti prethodno proizvedeni u razli¢itim veli¢inama i oblicima tako da se mogu
primeniti u restaurativnoj stomatologiji za zamenu uklonjenog dentinskog tkiva kod velikih kaviteta
nakon uklanjanja zubnog karijesa, postupka endodontskog lecenja zuba ili zamene starih ispuna
(Slika 6). Po potrebi standardne forme inserata se mogu dodatno prilagoditi stomatoloSkim
instrumentima tako da odgovaraju specificnim oblicima zubnog kaviteta. Kako keramika ima
svojstva termiCkog izolatora, primena CaP dentalnih inserata moze dodatno smanjiti i izloZenost
pulpe promenama temperature u oralnoj sredini.

Slika 6 . Razliciti oblici inserata: cilindar (1,3) i kvadar (2,4), razlicite visine inserta za
zamenu dentinskog tkiva nakon uklanjanja karijesa (1,2) i kod endodontski lecenih zuba (3,4)

Primena dentalnih inserata u restaurativnoj stomatologiji podrazumeva da se dentalni inserti
pri¢vr§éuju za dno i bocne strane kaviteta nekim samovezuju¢im dentalnim adhezivom ili glas-
jonomer cementom, a da se gornji sloj restauracije, u zoni gledi zuba, ispunjava dentalnim
kompozitom kako bi se iskoristila izvanredna zaptivna i estetska svojstva ovih materijala. U radu
Lezaje 1 autora (2015) [113] pokazano je da inserti na bazi CaP, ¢iji trofazni sastav Cini vecinski
prisutan HAP i1 manje koli¢ine B-TCP i a-TCP, ostvaruju odlicnu vezu sa razli¢itim restaurativnim
materijalima. Najjaca veza (12,2 MPa) je ostvarena sa Z250 mikrohibridnim Z520 kompozitom
vezanim sa adhezivom Single Bond Universal (SBU) prema protokolu totalnog kiselinskog
nagrizanja inserata 37% fosfornom kiselinom (TE) [113]. Kiselinski predtretman je inicirao
povecanje postojecih i otvaranje novih pora na povrsini inserta, Sto je pogodovalo mikromehanickoj
retenciji adheziva SBU. Adheziv aplikovan po samonagrizaju¢em protokolu (bez primene kiseline,
pri ¢emu nagrizanje supstrata vrSe kiseli monomeri iz sastava samih adheziva) takode je inicirao
otvaranja pora, ali u manjoj meri u poredenju sa protokolom totalnog nagrizanja.

Kasnije je studija Ayoub i autora (2018) pokazala neSto manje vrednosti jafine veze
kompozitnih inserata na bazi HAP i itrijum-stabilisanog ZrO> (YSZ) sa komercijalnim materijalima,
pri ¢emu je najviSa vrednost jacine veze sa mikrohibridnim Z250 kompozitom vezanim prema
SBU_TE protokolu (Z250 SBU_TE) iznosila 9,3 MPa [115]. Interesantno je da su u ovoj studiji vece
vrednosti postignute primenom samonagrizajuceg protokola (10,5 MPa), ali i tada su vrednosti bile
nize u poredenju sa insertima na bazi CaP [113—-115].

U radu Ayoub i autora (2020) poredena su svojstva razlicitih dentalnih inserata na bazi HAP,
HAP/YSZ i HAP/TCP gde je najjaca veza postignuta u grupi Z250 SBU prema samonagrizaju¢em
protokolu (Z250 SBU_SE) sa gustim monofaznim HAP insertom 1 iznosila je 18,5 MPa [114].
Kontrolisano porozni dentalni inserti na bazi HAP/TCP su pokazali ja¢inu veze sa Z250 kompozitom
nanetim prema protokolu SBU TE 14,3 MPa, odnosno prema protokolu SBU SE 15,7 MPa.
Kiselinski predtretman inserata pre nanoSenja Maxcem cementa je znac¢ajno ojacao vezu u slucaju
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HAP/TCP 1 HAP/YSZ inserata u ovoj studiji sa 3,7 na 8,2 MPa odnosno sa 3,2 na 7,6 MPa, tim redom
navedeno [114]. Razlike u polaznim prahovima, njihovom sastavu i morfologiji su znacajno uticale
da krajnja svojstva dentalnih inserata i njihovu sposobnost vezivanja sa restaurativnim materijalima.

U master zavrSnom radu Tamare Mati¢ (2018) [118] ispitana je mogucénost procesiranja i
jacina veze inserata na bazi CaP dopiranog sa 5 mol.% Mg sintetisanog na 160 °C i pokazano je da
se najjaca veza ostvaruje sa mikrohibridnim kompozitom Z250 vezanim sa insertom prema SBU TE
protokolu (15,9 MPa), kao 1 da kiselinsko nagrizanje zna¢ajno ojacava vezu sa Maxcem cementom
(sa 3,1 na 8,0 MPa), §to je u skladu sa rezultatima prethodno pomenutih radova.

Jedan od ciljeva ove disertacije jeste ispitivanje mogucnosti procesiranja dentalnih inserata na
bazi mono- i binarno dopiranih kalcijum-fosfata jonima Sr?* i/ili Mg?* i poredenje njihovih svojstava
1 jacine veze sa razli¢itim komercijalno dostupnim restaurativnim materijalima. Dentalni inserti
optimalnih svojstava Ce biti dalje aplikovani u ekstrahovane humane molare prema novom protokolu
restauracije kaviteta predlozenim u ovoj disertaciji, a bife ispitana i otpornost na lom tako
restauriranih zuba.
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S. Kostano tkivo
5.1. Anatomija i fiziologija koStanog tkiva

Kostano tkivo predstavlja ¢vrsto vezivno tkivo koje se sastoji od mineralizovanog
ekstracelularnog matriksa, kolagena i ¢elija. Njegova osnovna uloga jeste da Stiti unutra$nje organe,
obezbedi potporu tela i omoguci njegovo kretanje tela. Kostano tkivo obezbeduje sredinu za stvaranje
i skladiStenje krvnih ¢elija i minerala, mesto za koje se vezu misici i tetive [119]. Kost je prirodni
kompozit koji se sastoji od minerala, vode i kolagenog matriksa u kojem su rasporedene koStane
¢elije. Najveci deo kosti ¢ine minerali (50-60 mas. %) i organska matrica (30-40 mas. %), dok ostatak
predstavlja voda [120]. Osnovnu komponentu koStanih minerala predstavljaju kristali HAP, kao i
male koli¢ine primesa poput H3POs, jona Na*, Mg?*, K*, CI', F- itd. Organska vlaknasta matrica se
sastoji od kolagena tipa I, glikozoaminoglikana i glikoproteina.

Makroskopski gledano, kod zdravog odraslog coveka razlikuju se dva tipa kostiju: kortikalna
1 trabekularna. Iako se hemijski sastav kostiju u razli¢itim delovima skeleta ne razlikuje, njihove
makroskopske 1 mikroskopske strukture mogu biti potpuno drugacije, pa s toga i1 njihove
biomehanicke osobine. Kortikalna kost je gusta i kompaktna, ve¢im delom mineralizovana i ima
veliku otpornost na savijanje i uvrtanje. Ona ¢ini ¢ini 80% skeleta i predstavlja spoljasnji omotac¢ svih
kostanih struktura, pa tako kod epifize u tankom sloju oblaze trabekularnu kost, a kod diafize okruzuje
centralnu Supljinu unutar koje je smestena kostana srz (Slika 7). Uloga kortikalne kosti jeste pre svega
da obezbedi dobra mehanicka svojstva, ali ona ucestvuje i u metabolickim procesima, pogotovo u
slu¢aju velikog i naglog deficita minerala. Trabekularna kost je poroznija pa stoga i elasti¢nija, brze
se remodeluje u odnosu na kortikalnu kost te ima znacajniju metabolicku ulogu [121].
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Slika 7. Sematski prikaz: a) epifize i dijafize, b) trabekularne. c) kortikalne kosti, adaptirano prema
[122]

Celije kostanog tkiva &ine svega oko 3% zapremine kosti, ali je njihova uloga od izuzetnog
znacaja za stvaranje, odrzavanje i remodelovanje kostiju [14]. Po tipu i funkciji ove ¢elije mogu biti
osteoblasti, osteociti i osteoklasti. Osteoblasti poticu od mezenhimalnih mati¢nih ¢elija (MSC),
formiraju i mineralizuju koStani matriks i regeneriSu staru kost, i proizvode Sirok opseg faktora rasta
pod uticajem razli€itih stimulusa. U osteoblastima se nalaze receptori za hormone poput insulina,
progesterona, prolaktina, hormona rasta i drugih [121].
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Osteoklasti su velike ¢elije odgovorne za procese resorpcije mineralizovanog tkiva, resorbuju
kost tako Sto povecavaju kiselost sredine i vrSe proteolizu koStanog matriksa 1 HAP kristala [121].
Celije osteoklasta poseduju izuzetnu aktivnost, te samo jedna ovakva éelija resorbuje istu koli¢inu
kosti, koju izgradi 100-1000 osteoblasta u istom vremenskom intervalu [14]. Osteociti su tipi¢ne
¢elije koStanog tkiva i predstavljaju osteoblaste koji su zarobljeni u mineralizovanom matriksu.
Njihova aktivnost je smanjena i ne ucestvuju u remodelovanju kosti, ali se u njima odigrava
intenzivna sinteza proteina.

Osim kostanih ¢elija, u ECM nalaze se i razliciti citokini kao $to su fibroblastni faktori rasta
(FGF), insulinski faktori rasta (IGF), vaskularni endotelni faktori rasta (VEGF), koStani
morfogeneticki proteini (BMP) i mnogi drugi, koji reguliSu metabolizam koStanog tkiva, njegovu
funkciju i proces regeneracije [123].

Struktura kostiju se moze posmatrati kroz:

o Makrostrukturu (> 500 um): kortikalna (kompaktna) i trabekularna (spongiozna) kost
o Mikrostrukturu (10-500 pum): Harversov sistem, osteoni i trabekule

o Sub-mikrostrukturu (1-10 um): lamele

o Nanostrukturu (500 nm -1 um): kolagenska vlakna

J Sub-nanostrukturu (1-500 nm): kolagenske fibrile, molekuli kolagena

Na nivou sub-nanostrukture se molekuli kolagena samoorganizuju u fibrile koje su periodi¢no
ojacane plocastim apatitnim kristalima (Slika 8). Prosecna veli¢ina HAP kristala je 50 x 25 nm i
debljine oko 2-3 nm [124]. U slobodnom prostoru nalaze se voda i nekolageni proteini poput
osteokalcina, koji ima znacajnu ulogu u vezivanju jona kalcijuma, stabilizaciji hidroksiapatita u
kostanom matriksu i regulaciji stvaranja kosti inhibiranjem prerane ili neodgovaraju¢e mineralizacije
[121]. Osteokalcin povezuje HAP kristale sa kolagenom, tako $to se sa jedne strane vezuje za mineral
dok sa druge stvara kompleksno jedinjenje sa kolagenom, a na taj nacin dolazi do mineralizacije
kolagenskih fibrila. Impregnacijom mineralizovanih kolagenskih fibrila nastaje snop fibrila tj.
kolagensko vlakno, koje dalje formira lamele. Lamele debljine od oko 3-7 um mogu da se slazu
paralelno (trabekularna kost) ili koncentri¢no oko krvnih sudova ¢ine¢i Haverzov sistem lamela koji
okruzuju Harverzove kanale (kortikularna kost). Harverzov kanal sa sistemom Haverzovih lamela
¢ini jedan osteon koji predstavlja jedinicu grade kortikalne kosti. Kod trabekularne kosti struktura se
sastoji od otvorene mreZze trabekula i ima poroznost vecu od 75% [14,124].
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Slika 8. Sematski prikaz strukture kostiju od makroskopskog ka nano nivou adaptirano prema [124]
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5.2. Procesi osteogeneze i regeneracije

Makroskopski gledano se moze uc€initi da je skelet staticki organ, ali na mikroskopskom nivou
on zapravo predstavlja izuzetno dinamicno tkivo. Sposobnost kostiju da svakodnevno nose velika
opterecenja zavisi od konstantne reparacije mikropukotina koje nastaju u trabekularnoj i u kortikalnoj
kosti [125]. Rast, modelovanje i remodelovanje koStanog tkiva predstavljaju tri osnovna procesa
razvoja 1 regeneracije kostiju. Formiranje kosti se odigrava u tri stupnja: stvaranjem i sazrevanjem
osteoidnog matriksa i njegovom daljom mineralizacijom. Stvaranje kosti zapocinje tako S$to
osteoblasti luce kolagen ¢ime se formira osteoid koji zatim mineralizuje [121]. Mineralizacija
osteoida se odvija nukleacijom HAP kristala duz kolagenskih vlakana i talozenjem jona na kristale.
Tokom faze rasta kost dobija makroskopski izgled.

Modelovanje kosti podrazumeva njeno oblikovanje rastvaranjem jednog dela i stvaranjem
drugog dela kosti, sve dok se ne postigne konac¢ni oblik. Modelovanje se javlja u ranoj zivotnoj dobi
kada igra vaznu ulogu u formiranju skeleta. Remodelovanje se odigrava tokom celog Zivotnog veka
i ima ulogu da prilagodi kosti mehanickim naprezanjima i ukloni defekte koji se javljaju u njihovoj
strukturi. Na ovaj nacin se 2-5% kortikalne kosti remodeluje godiSnje [121]. Za razliku od
modelovanja, remodelovanje je dinamican fizioloski proces koji podrazumeva razlaganje postojece
kosti 1 stvaranje nove. Proces remodelovanja se odvija u pet faza: 1) aktivacija, 2) resorpcija, 3)
preokret, 4) stvaranje i 5) mirovanje [119]. Tokom faze aktivacije dolazi do migracije delimi¢no
diferenciranih mononuklearnih preosteoklasta ka povrsini kosti gde dolazi do formiranja
multinuklearnih (aktiviranih) osteoklasta [121]. U fazi resorpcije se aktivirani osteoklasti vezuju za
povrsinu kosti i rastvaraju koStani matriks ostavljaju¢i za sobom Supljine. Tokom faze preokreta
zavrSena je resorpcija i mononuklearne ¢elije tada obezbeduju signale neophodne za diferencijaciju
mati¢nih celija 1 kretanje osteoblasta ka Supljinama. U fazi stvaranja, osteoblasti luce kolagen,
formiraju osteoid koji zatim postepeno mineralizuje ¢ime se na mestu resorbovane kosti stvara nova
kost [126]. Nakon §to je formirana, nova kost ulazi u stanje mirovanja sve dok se ne inicira sledeci
ciklus remodelovanja. Usled starenja i osteoporoze proces remodelovanja se ne odvija u potpunosti,
pa se veca zapremina kosti resorbuje nego Sto se stvori, usled ¢ega dolazi do smanjenja gustine i
progresivnog gubitka mase kostiju [127].

Regeneracija defekata nastalih u strukturi koStanog tkiva se vrsi procesom remodelovanja.
Proces resorpcije kosti traje oko 2 nedelje, faza preokreta oko 4-5 nedelja, dok stvaranje nove kosti
moze da traje i do 4 meseca [121]. Ovakva regeneracija je uspesna do odredene velicine defekta tzv.
Kriticne veli¢ine defekta koja u proseku iznosi 4 cm [128]. U slucaju nastanka osStec¢enja vecih od
kriti¢ne veli€ine, vaskularizacija tkiva je ogranicena i koStano tkivo ne moze da se regeneriSe u
centralnom delu defekta, te je neophodna hirurska intervencija kako bi se povratila prethodna funkcija
kosti. Istrazivanja su pokazala da se 150 miliona ovakvih defekata javlja svake godine Sirom sveta, a
obi¢no nastaju usled povrede, infekcije ili kao posledica lecCenja tumora [129].

Trenutno se u klinickoj praksi defekti kriti€ne veli¢ine saniraju transplatacijom koStanih
zamenika — graftova. Uloga kostanih graftova je da premoste defekat i potpomognu proces
regeneracije stimuliSudi rast i razvoj koStanog tkiva [130,131]. KoStano tkivo predstavlja jedno od
najcesce transplatiranih tkiva sa preko 4 miliona operacija sprovedenih godis$nje Sirom sveta [8]. Za
transplataciju kostanog tkiva moguce je koristiti tkivo samog pacijenta (autograft), tkivo dobijeno od
donora (alograft) i tkivo Zzivotinjskog porekla (ksenograft). Autograftovi predstavljaju ,.zlatni
standard* u klini¢koj praksi, a podrazumevaju uzimanje dela kosti pacijenta, najcesce iz ilijacne kosti,
i transplataciju na mesto defekta. Autograftovi sadrze sve komponente kosti, izmedu ostalog
osteogene Celije samog pacijenta i osteoinduktivne proteine poput koStanog morfogenetskog proteina
2 (BMP2) koji obezbeduju optimalne osteogene, osteinduktivne i osteokonduktivne uslove [132]. Sa
druge strane, njihova primena podrazumeva dodatnu hirurSku intervenciju, Sto komplikuje
postoperativni oporavak i povecava bol kod pacijenta. Osim toga, izvor autolognog tkiva kao i njegov
oblik i veli¢ina su ograniceni. Alograftovi su kosStani zamenici dobijeni od zivih donora ili kadavera.
Glavna prednost alograftova je u tome Sto se mogu skladistiti zamrznuti, te su odmah dostupni u
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razli¢itim veli¢inama i oblicima. Mogu biti u formi praha, ljuspica ili cele kosti (masivni alograftovi).
Alograftovi imaju manji osteogeni potencijal u poredenju sa autograftovima, a osim toga mogu
izazvati imunski odgovor i odbacivanje transplantata. Ksenograftovi se najces¢e uzimaju iz goveda i
svinja, a koriste se i korali, usled ¢ega su Siroko dostupni. Odlikuje ih odgovaraju¢a poroznost i
mehanicke karakteristike sli€ne nativnoj kosti, ali mogu dovesti do indukcije imunskog odgovora,
kao i nezeljenog prenosa zoonoza [132]. Osim toga, njihova primena moze predstavljati eticki i
religijski problem.

Potrebe za regeneracijom defekata koStanog tkiva postaju sve vece, a problemi koji se javljaju
u klini¢koj praksi prilikom transplantacije koStanih graftova poput ogranic¢ene dostupnosti tkiva,
pojave imunoloskog odgovora, odbacivanja transplatata, moguénosti prenosa bolesti i dr. i dalje
ostaju neprevazideni. Primena autograftova, iako trenutno predstavlja ,zlatni standard®, zahteva
nekoliko hirurskih intervencija koje smanjuju kvalitet Zivota pacijenta i povecavaju verovatnocu
pojave post-operativnih infekcija [132].

5.3. Makroporozni nosaci za regeneraciju koStanog tkiva

Tokom poslednjih decenija istrazivanja u oblasti regeneracije koStanog tkiva su usmerena ka
inzenjerstvu kostanog tkiva (eng. bone tissue engineering, BTE) koje podrazumeva kultivaciju tkiva
u laboratoriji, gajenjem ¢elija na makroporoznim nosacima (eng. scaffold, skafold) u bioloski aktivnoj
sredini koju obezbeduje bioreaktor. Kao rezultat treba da se dobije tkivo koje po sastavu, strukturi i
morfologiji odgovara prirodnom tkivu, a nakon implementacije se integriSe u okolno tkivo i vrsi
odgovarajucu funkciju. Svojstva idealnog nosaca za BTE ukljucuju biokompatibilnost, kontrolisanu
biodegradabilnost, osteokonduktivnost i osteoinduktivnost, adekvatnu poroznost sa medusobno
povezanim porama i odgovaraju¢im mehani¢kim svojstvima [8,133].

Od izuzetne vaznosti je da i nosac i produkti njegovog razlaganja budu biokompatibilni tj. da
nisu citotoksi¢ni prema ¢elijama i da ne dovode do nekontrolisanog imunskog odgovora organizma.
PovrSina nosaca treba da bude pogodna za adheziju celija, njihovu proliferaciju 1 osteogenu
diferencijaciju. Bioaktivnost nosa¢a omogucava njegovu interakciju i vezivanje sa nativnim tkivom.
Za uspeSnu regeneraciju koStanog tkiva pozeljno je da nosa¢ poseduje ostekonduktivna i
osteoinduktivna svojstva. Osteokonduktivna svojstva nosa¢a omogucavaju adheziju i rast osteoblasta
i formiranje ekstracelularnog matriksa na povrSini i u porama nosaca, a osteinduktivnost je
sposobnost nosaca da indukuje diferencijaciju mati¢nih éelija u osteoblaste [134].

Nosaci nisu namenjeni da ostanu u organizmu ve¢ da potpomognu ¢elije domacina da lakSe
deponuju ECM koji ¢e vremenom zameniti nosac, te je neophodno da nosa¢ bude biodegradibilan i
da se kontrolisano resorbuje u organizmu slicnom brzinom kojom se formira nova kost. Ukoliko bi
nosac previse brzo degradirao, doslo bi do njegovog loma i ne bi vise predstavljao mehanic¢ku potporu
za regeneraciju tkiva. Sa druge strane, ukoliko se nosac¢ ne bi degradirao dovoljno brzo, moglo bi da
dode do inflamatornog procesa usled prisustva stranog tela, §to bi ugrozilo regeneraciju tkiva [8,135]

Poroznost nosaca za inzenjerstvo koStanog tkiva treba da bude sli¢na poroznosti trabekularnoj
kosti, sa optimalnom veli¢inom pora izmedu 100-500 pm. Veli¢ina pora treba da bude takva da se
omoguci adhezija i rast ¢elija, difuzija kiseonika i nutritienata u tkivo, difuzija nusproizvoda iz tkiva,
kao 1 vaskularizacija tkiva. Sa smanjenjem veli¢ine pora, specifi¢na povrsina nosaca raste usled ¢ega
1 broj ¢elija koji moze da adherira. Medutim, ako su pore suvise male, ¢elije ne mogu da migriraju u
unutrasnjost nosaca, pa je smanjena njihova adhezija za nosa¢. Povecana makroporoznost nosaca
podsti¢e angiogenezu in vivo, dok odredeni udeo mikroporoznosti (pore manje od 10 um) moze da
poboljsa interakciju ¢elija sa nosafem, te je najbolje da nosa¢ poseduje kombinaciju makro- i
mikropora [8]

Nosac za inzenjerstvo kostanog tkiva treba treba da ima mehanicka svojstva priblizna nativnoj
kosti u koju ¢e se implementirati. Elasticni biomaterijali koji imaju Jungov moduo elasti¢nosti manji
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u odnosu na nativnu kost mogu da se koriste samo za regeneraciju kostanih defekata koji nisu pod
opterecenjem, jer ako bi se mehanicki opteretili vrsili bi pritisak na okolno kostano tkivo, usled cega
bi doslo do prekomerne osifikacije. Sa druge strane, biomaterijali koji imaju veéi Jungov moduo
elasti¢nosti od nativne kosti preuzimaju svo opterecenje na sebe i ¢elije koStanog tkiva nisu mehanicki
stimulisane zbog cega dolazi do resorpcije kosti i olabljavanja implantata [136]. Treba napomenuti i
da nosac treba da bude takav da omoguci lako rukovanje prilikom implantacije, kao i da dati nosac
moze da se oblikuje u razli¢ite veli¢ine 1 forme, kako bi se prilagodio individualnim potrebama
pacijenata. Medutim, treba napomenuti da mehanicka stabilnost nosa¢a opada sa povecanjem
poroznosti, te da nije jednostavno posti¢i odgovaraju¢a mehani¢ka svojstva i zadovoljavajucu
poroznost.

U zavisnosti od vrste materijala i Zeljene strukture makroporoznog nosaca, razne tehnike
izrade nosaca se mogu koristiti poput elektrospininga, liofilizacije, metode replike sundera, tehnike
izluzivanja cCestica, faznog razdvajanja i razli¢itih metoda 3D Stampe. U ovoj disertaciji ¢e
makroporozni nosaci ¢elija na bazi kalcijum-fosfata i mezoporoznog bioaktivnog stakla biti
procesirani metodom replike sundera, dok ¢e kompozitni nosaci na bazi sintetskog polimera i
kalcijum-fosfatnih Cestica biti procesirani metodom 3D Stampe.

5.3.1. Metoda replike sundera

Metoda replike sundera predstavlja jednostavnu tehniku za procesiranje keramickih formi
visoke poroznosti (70-90%) sa medusobno povezanim otvorenim porama [137,138]. Ova metoda se
bazira na oblaganju zidova pora sundera pastom i naknadnim sagorevanjem sundera tokom procesa
sinterovanja, na ¢ijem mestu zaostaje poroznost. Makroporozna struktura ovako dobijenih nosaca
direktno zavisi od poroznosti koriS¢éenog sundera, dok mikrostruktura zavisi od denzifikacije i
elimisanja mikroporoznosti tokom procesa sinterovanja. Postupak je Sematski prikazan na Slici 9.

Za pripremanje paste neophodno je pored rastvaraca i Cestica koristiti i aditive poput
vezivnog sredstva i disperzanta, kako bi se uspesno stabilizovala i postigla odgovarajuca reologija za
ravnomernu impregnaciju sundera. Visak paste se uklanja neznim istiskivanjem suspenzije iz nosaca,
rastvarac eliminiSe suSenjem, dok sunder i polimerni aditivi sagorevaju u procesu sinterovanja. Kako
ne bi doslo do urusavanja strukture ili paljenja sundera tokom visokotemperaturnog procesa,
neophodno je da se proces sinterovanja sprovede u dva stupnja, prvi u kome dolazi do sagorevanja
sundera pri sporom zagrevanju (300-700 °C), i drugi brzi stupanj u kome se dostize temperatura
sinterovanja Cestica polaznog materijala (700-1500 °C).

Cestice impregnacija
keramickog sundera pastom
praha i a5
disperzanta sunder sagoreva tokom
. ; sinterovanja i zaostaje porozna
voda ... struktura
K homogenizacija

Slika 9. Postupak dobijanja makroporoznog nosaca metodom replike sundera (pripremljeno
koriscenjem aplikacije BioRender.com)
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Osnovna prednost ove metode za dobijanje makroporoznih nosaca ¢elija je to S$to nije
potrebna nikakva specificna oprema za dobijanje nosaca visoke poroznosti, niska cena sundera i
jednostavnost postupka. Najveci troSak se odnosi na visokotemperaturni tretman koji je nezaobilazan
deo procesiranja keramickih materijala. Pored osnovnih struktura, metodom replike sundera moze se
dobiti 1 nosa¢ sa hijerarhijskom poroznosti koriS¢enjem sundera i odredenih surfaktanta ¢ime se
postize dobijanje nosaa sa makro- i mezoporama. Nedostatak ove tehnike jeste nedovoljna
reproduktivnost i velika zavisnost kvaliteta od operatera, pa je onemogucena standardizacija procesa
1 uniformnost svojstava, Sto otezava komercijalizaciju nosaca dobijenih ovom metodom [137].

5.3.2. 3D Stampa

Za razliku od metode replike sundera, 3D Stampa omogucava preciznu kontrolu postupka
procesiranja nosaca, ¢ime se omoguéava visoka reproduktivnost. Zeljeni oblik i struktura nosaca se
mogu dizajnirati u specificnim programima za dizajn modela (eng. computer aided design, CAD) koji
se pomocu posebnih programa za secenje 3D modela (eng. slicer) ras¢lanjuju na pojedinacne 2D
slojeve koje 3D Stampac Stampa sloj po sloj [139,140].

Razli¢ite tehnike 3D Stampe mogu da se koriste za dobijanje makroporoznih nosaca ¢elija.
Za dobijanje nosaca na bazi bioaktivne keramike ili kompozita naj¢esce se koristi metoda ekstruzije
[141-144] gde se materijal u obliku paste istiskuje kroz Spric sloj po sloj, ali ovu metodu odlikuje
nizak stepen preciznosti Stampe, zbog Cega je ograniCena na jednostavne oblike. 3D Stampa
polimerizacijom smole iz posude (eng. VAT polimerization, VAT) omogucéava visoku preciznost
Stampe sa moguénos¢u dizajniranja arhitekture nosaca sa medusobno povezanim porama, precizno
kontrolisu¢i oblik i veli¢inu pora [145,146]. Osim toga, ova metoda omoguéava dizajniranje
kompleksnih modela koji simuliraju prvobitnu anatomsku strukturu koja idealno odgovara defektu
pacijenta, omogucavajuci personalizovani pristup [139,147]. Primena ove metode se zasniva na
fotopolimerizaciji, pa se moraju koristiti svetlosno osetljivi polimeri (fotopolimeri) u te¢noj fazi i
fotoinicijator. Podvrste VAT 3D Stampe predstavljaju stereolitografija (eng. stereolitography, SLA),
mask-stereolitografija (eng. mask-stereolitography, mSLA) 1 digitalno svetlosno Stampanje (eng.
digital light processing, DLP).

Mask-stereolitografija je tehnika 3D Stampe koja kombinuje principe stereolitografije i
projekcionih maski za selektivno ocvrS¢evanje fotopolimera. Za razliku od stereolitografije gde se
koristi laserski snop za selektivno o¢vrs¢avanje te¢nog fotopolimera metodom sloj po sloj, kod mSLA
metode se koristi digitalna projekciona maska da bi selektivno osvetlila i o¢vrsnula Citav sloj
odjednom, usled ¢ega je process znacajno brzi. LCD ekran se koristi kao izvor UV svetlosti, a unapred
zadate maske definiSu oblasti koje ¢e biti osvetljene odnosno koje ¢e ocvrsnuti. Ova tehnologija radi
po sli¢nom principu kao DLP metoda, ali se sustinski razlikuju po nacinu na koji projektuju svetlost.
Dok DLP koristi uredaj sa mikroogledalima za reflektovanje svetlosti, mSLA koristi LCD ekran.

Na Slici 10 je dat Sematski prikaz jednog mSLA 3D Stampaca i njegovih delova.
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Platforma ------oocooooooeoin

Posuda za mastilo -- - - - -

LCDekran .-ccoceeene..

Slika 10. Sematski prikaz delova mSLA 3D Stampaca Phrozen Sonic Mini 4K (uputstvo
proizvodaca)

Fotopolimerizujuce ,,mastilo* (fotopolimer ili smola) odgovaraju¢e reologije se nalazi u
posudi sa providnim dnom tako da LCD ekran osvetljava unapred zadate maske. Platforma se spusta
do zadate visine sloja (4), kada zapocCinje ostvetljavanje sloja UV zracima. Kada se zavrsi
osvetljavanje sloja, platforma se podize da dozvoli mastilu da ponovo popuni dno posude, a zatim se
platforma opet spusta, i na prethodno o¢vrsnulom sloju o¢vrs¢ava sledeci sloj. Na ovaj nacin se dobija
3D zadati oblik metodom sloj po sloj pri ¢emu je Stampani predmet zakacen naopacke za platformu,
zbog Cega je potrebno da se ostvarili dobra adhezija za platformu, kako ne bi odStampani oblik pao.
Osnovni parametri koji se podeSavaju za dobijanje precizne Stampe jesu: visina sloja (%) koji se
prosvetljava i vreme izlaganja pojedinacnog sloja UV zracima (7) i vreme izlaganja donjih slojeva

(tbotl)-

Tokom poslednjih godina se sve vise razvija 3D Stampa kompozitnih, ali i keramickih nosaca
VAT metodom [145,146,148]. U slucaju keramickih nosaca, keramicke Cestice (najcesce kalcijum-
fosfati ili cirkonijum-dioksid) se umeSavaju sa fotopolimerom da naprave kompozitno ,,mastilo®, a
3D Stampani oblik se dalje sinteruje kako bi se eliminisala polimerna faza. Kompozitni nosaci ¢elija
se za razliku od keramickih dobijaju odmah procesom 3D Stampe bez naknadnog termic¢kog tretmana,
a prisustvo polimerne faze pozitivno uti¢e na mehanicka svojstva.
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IIT Eksperimentalne metode

U ovom delu disertacije obuhvacene su: 1) metode sinteze nanocestica na bazi dopiranih
kalcijum-fosfata i mezoporoznog bioaktivnog stakla, 2) optimizacija njihovog sastava i parametara
sinteze, 3) postupci procesiranja kompakata kontrolisane poroznosti i makroporoznih nosaca ¢elija,
kao 1 4) metode karakterizacije dobijenih materijala za primenu u biomedicini. Karakterizacija je
podrazumevala ispitivanje fizicko-hemijskih, mehanickih i bioloskih svojstava dobijenih materijala
u skladu sa njihovom potencijalnom primenom: u stomatologiji u vidu dentalnih inserata i u

inZzenjerstvu koStanog tkiva kao makroporoznih nosaca ¢elija za stimulisanu regeneraciju kostanih
defekata.

6. Sinteza nanodestica kalcijum-fosfata dopiranih jonima Sr?* i/ili Mg?*

Nanocesti¢ni prah kalcijum-hidroksiapatita nedopiran i dopiran jonima magnezijuma i/ili
stroncijuma je sintetisan modifikovanom hidrotermalnom metodom [149—-152]. Pocetni rastvor je
napravljen sukcesivnim rastvaranjem slede¢ih reageanasa u 1,5 L dejonizovane vode:
Ca(NO3)24H20 (>99%, Thermo Fisher Scientific, SAD), NacHEDTA-2H,O (299%, Acros
Organics, Spanija), NaH,PO4-2H20 (>99%, Acros Organics, Spanija), urea (>99.5%, Acros Organics,
Nemacka), Mg(NO3)2:6H,O (98-102%, Carlo Erba, Francuska) i/ili Sr(NO3)2 (=299%, Acros
Organics, Nemacka).

Optimizacija sadrzaja dopanata u odnosu na jone kalcijuma je ispitana u opsegu 3-6 mol.%
Mg i 1-5 mol.% Sr, tj. ukupna koli¢ina dopanata kod binarno dopiranog HAP je iznosila 5-11 mol.%.
Kod monodopiranog HAP jonima stroncijuma odabran je sastav od 5 mol.%. Nominalni molski odnos
(Ca + Sr + Mg)/P je bio stehiometrijski Ca/P odnos za HAP koji iznosi 1,67. Sastav pocetnih rastvora
za hidrotermalnu sintezu za pojedinacne uzorke je dat u Tabeli 2a i Tabeli 2b. Nakon potpunog
rastvaranja svih komponenti, pocetni rastvor je hidrotermalno tretiran u trajanju od 3 h. Svi uzorci su
sintetisani na 150 °C i pritisku od 6 bar, dok su odabrani uzorci cHAP, Mg5 i Sr1Mg5, sintetisani i na
vi§im temperaturama tj. 150, 160, 170 i 180 °C (pritisku 6, 8, 10 1 12 bar), a St3Mg3 na 150 °C 1 160
°C radi odredivanja uticaja parametara hidrotermalne sinteze na sastav i svojstva sinterovanih
materijala kod mono- i binarno dopiranog kalcijum-hidroksiapatita. Dobijene Cestice su izdvojene
vakuum filtracijom, isprane sa 0,5 L dejonizovane vode i 5 h suSene na 105 °C.

Tabela 2a. Sastav pocetnih rastvora za hidrotermalnu sintezu hidroksiapatitnih prahova bez
dopanata (cHAP) i monodopiranih jonima Sr** ili Mg®*

Uzorak cHAP Sr5 Mg5

5mol.% 5 mol.%
Kolicina dopanata Sr Mg

Ca(NO3)»4H0 [g] 11,80 11,22 11,22

Na;H:EDTA-2H0 [g] | 11,18 11,18 11,18

NaH:PO; 2H,0 [g] 4,68 4,68 4,68

Urea [g] 12,00 12,00 12,00

Mg(NO3)»6H:0 [g] / / 0,641
Sr(NO3); [g] / 0,529 /
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Tabela 2b. Sastav pocetnih rastvora za hidrotermalnu sintezu hidroksiapatitnih prahova binarno
dopiranih jonima Sr*" ili Mg®*

Uzorak SriMg5 Sr3Mg3  Sr5Mg3  Sr5Mg4  Sr5Mg5 Sr5Mg6
I mol.% 3mol% S5mol% S5Smol% 5mol% 5 mol.%
Sr Sr Sr Sr Sr Sr
Kolicina dopanata
Smol.% 3mol% 3mol% 4mol% S5Smol% 6mol.%
Mg Mg Mg Mg Mg Mg
Ukupna kolic¢ina
dopanata 6 mol.% 6mol.% 8mol% 9mol.% 10mol.% 11 mol.%
Ca(NO;3)24H20 [g] 11,10 11,10 10,86 10,74 10,62 10,51
Na:H:EDTA-2H20 [g] | 11,18 11,18 11,18 11,18 11,18 11,18
NaH>PO, 2H;0 [g] 4,68 4,68 4,68 4,68 4,68 4,68
Urea [g] 12,00 12,00 12,00 12,00 12,00 12,00
Mg(NO3)2-6H0 [g] 0,641 0,385 0,385 0,513 0,641 0,769
Sr(NO3): [g] 0,106 0,317 0,529 0,529 0,529 0,529

7. Sinteza nanocestica mezoporoznog bioaktivnog stakla dopiranog Sr** i Mg?* jonima

Za sintezu mezoporoznog nanocesti¢nog bioaktivnog stakla modifikovana je poznata

mikroemulziona sol-gel tehnika [44,153], ultrazvu¢nim talasima velike energije. Aparatura za
sintezu prikazana je na Slici 11. Primena ultrazvuka dovodi do akusti¢ne kavitacije, formiranja, rasta
1 pucanja mehuri¢a usled ¢ega je ubrzana inicijacija reakcije [154]. Kao surfaktant i mezoporozni
strukturni  agent, Cijim sagorevanjem nastaje mezoporozna struktura, koriS¢en je
cetiltrimetilamonijum-bromid (CTAB, = 99%, Sigma Aldrich, SAD).

1 — 1 : IS L *J
| -" ‘ I} J’ ;“‘
G | \F |

- |

Slika 11. Aparatura za sintezu MBAG nanocestica

Ukratko, 7,0 g CTAB je rastvoreno u 330 mL dejonizovane vode na temperaturi 30 + 2 °C.
Kada je rastvor postao providan 100 mL etil-acetata (> 99,5%, Fisher Chemical, Belgija) je ukapano
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brzinom 40 kapi/min i meSano jo§ 30 min. Nakon toga je primenjena ultrazvuc¢na sonda energije 1
000 000 J u trajanju od 30 min u pulsirajuéem rezimu (10/10 s) uz simultano meSanje i hladenje u
vodenom kupatilu, vode¢i racuna da se odrzava temperatura od 30 + 2 °C. Pomo¢u amonijaka (28-
30 mas.% NH3/H>O, Acros Organics) je podesena pH = 10,50 + 0,20 (3,5 mL) i meSano 15 min,
nakon ¢ega je 30,8 mL tetraetil ortosilikata (TEOS, > 99%, Sigma Aldrich, SAD) ukapano brzinom
40 kapi/min uz neprestano mesanje. Kada je zavrSeno ukapavanje nastavljeno je meSanje jo§ 30 min
pre nego Sto su dodate odgovarajuce soli redom na po 30 min razmaka: u sluc¢aju nedopiranog stakla
(cBAG) dodat je samo kalcijum-nitrat tetrahidrat Ca(NO3)24H>0 (>99%, Thermo Scientific, SAD),
dok su u slu€aju stakla dopiranog jonima stroncijuma i magnezijuma (SrMgBAG) dodati i
magnezijum-nitrat heksahidrat Mg(NO3)26H20 (98-102%,Carlo Erba, Francuska),i anhidrovani
stroncijum-nitrat St(NOs), (299%, Acros Organics, Nemacka).

Koli¢ine dodatih soli date su u Tabeli 3. Nakon dodavanja poslednje soli, meSanje je nastavljeno
tokom 4 h. Kako bi se odvojio talog koriS¢ena je centrifuga (Hermle Z206A) na 6000 rpm u trajanju
od 15 min, nakon cega je talog ispiran 3 puta (2 puta dejonizovanom vodom i jednom 96%
alkoholom) u trajanju od po 5 min, na 6000 rpm. Isprani gel je ostavljen da se susi 10 h na 60 °C, a
zatim kalcinisan na 600 °C u trajanju od 5 h, pri sporom zagrevanju brzinom od 2 °C/min.

Tabela 3. Dodate kolicine soli prilikom sinteze mezoporoznog bioaktivnog stakla

Uzorak Ca(NO3):4H:0 [g] Mg(NO3):6H0 [g] Sr(NO3): [g]

cBAG 58,82 / /
SrMgBAG 40,00 6,40 8,80

8. Procesiranje kontrolisano poroznih kompakata i makroporoznih nosaca

8.1. Procesiranje kontrolisano poroznih kompakata na bazi kalcijum-fosfata

Kontrolisano porozni kompakti su dobijeni dvostepenim presovanjem sintetisanih prahova
kalcijum-fosfata u cilindri¢ne polazne kompakte i njihovim sinterovanjem. Koris¢enjem kalupa od
nerdajuceg Celika uniaksijalno su ispresovani cilindri¢ni oblici & 6 mm, 2 = 2 mm na 100 MPa, a
zatim su dodatno izostatski presovani na 400 MPa primenom hladne izostatske prese (CIP-15, MTI
Corporation, SAD). Ispresci su dalje sinterovani na 1200 °C u trajanju od 2 h u visokotemperaturnoj
peci (Elektron, Srbija).

8.2.Procesiranje makroporoznih nosaca ¢elija metodom 3D Stampe

3D Stampac koji radi po principu mask-stereolitografije (mSLA, Phrozen Sonic Mini 4K, SAD)
je koriS¢en za dobijanje polimernih i kompozitnih makroporoznih nosaca ¢elija na bazi hidrogela
poli(etilenglikol) diakrilata (PEGDA, Mn= 700, Sigma Aldrich, SAD) i Cestica Sr3Mg3 kalcinisanih
na 1000 °C u trajanju od 4 h.

8.2.1. Priprema “mastila” za 3D Stampu

Polimerni rastvor sastava 70 mas.% PEGDA i 30 mas. % H>O (nazna¢en kao PEGDA70), sa
0,5 mas.% fotoinicijatora TPO (eng. diphenyl(2,4,6-trimethylbenzoyl)phosphine oxide - TPO, Sigma
Aldrich, SAD) u odnosu na koli¢inu PEGDA je koriS¢en kao osnovno ,mastilo” za Stampu.
Biokompozitna ,,mastila“ na bazi Sr3Mg3 i PEGDA (uzorak obelezen kao Sr3Mg3/PEGDA) su
pripremljena tako Sto su u PEGDA70 ,mastilo” dodate kalcinisane Cestice Sr3Mg3 (20 mas.%
Sr3Mg3 u odnosu na masu PEGDA70) 1 poli(etilienglikol) (PEG) kao disperzant (2 mas.% u odnosu
na masu praha)
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8.2.2. 3D Stampa

Optimizacija parametara 3D Stampe PEGDA mastila i kompozitnog mastila Str3Mg3/PEGDA
je vrSena variranjem visine sloja 4 [um] 1 vremena ekspozicije UV zracenja ¢ [s]. Za 3D Stampu
makroporoznog nosaca ¢elija koriS¢en je dizajn kocke sa otvorenom poroznoscu (Slika 12).

3,0 mm pore

3,5 mm pore

Slika 12. Sr3Mg3/PEGDA mastilo u 3D Stampacu i dizajn makroporoznog nosaca celija sa
razlicitim velicinama pora

8.3. Procesiranje makroporoznih nosaca éelija tehnikom replike sundera

Makroporozni nosaci ¢elija dobijeni su metodom replike sundera, infiltriranjem paste u pore
sundera i njegovim naknadnim uklanjanjem [155]. Paste su pripremljene mesanjem 30 mas.% praha,
3 mas.% polivinil alkohola (PVA, Mw = 9-10 000, 80% hidrolizovan, Sigma Aldrich, SAD) kao
disperzanta i 67 mas. % dejonizovane vode. Za pripremu pasti kori§¢eni su prahovi cHAP i1 Sr3Mg3
sintetisani hidrotermalno na 160 °C, i dalje kalcinisani na 1000 °C u trajanju od 4 h, i ¢estice cBAG
1 StMgBAG.

Cetiri razlic¢ite paste i odgovarajuc¢i makroporozni nosaci su pripremljeni:

1. CaP (100 mas.% kalc cHAP)

2. SrMgCaP (100 mas.% kalc Sr3Mg3)

3. BAG (90 mas.% kalc Sr3Mg3 + 10 mas. % cBAQG)

4. SrMgBAG (90 mas. % kalc Sr3Mg3 + 10 mas.% StMgBAG)

Prvoje 0,1 g PVA rastvoreno u dejonizovanoj vodi na 80 °C, a zatim je 1 g kalcinisanog praha
cHAP ili Sr3Mg3 umesan i ultrazvucno tretiran 2 min kako bi se dobila uniformna pasta. Za pripremu
kompozitnih skafolda na bazi kalcijum-fosfata i MBAG, prvo su ultrazvu¢no deaglomerisane Cestice
MBAG u rastvoru PVA, pa tek onda dodat kalcinisani prah Sr3Mg3, umesan i ultrazvucno tretiran
jos 2 min kako bi se dobila uniformna pasta.

Poliuretanski sunderi cilindri¢nog oblika pre¢nika i1 visine 10 mm su natopljeni pastom, visak je
uklonjen, nosaci osuseni na sobnoj temperaturi u trajanju od 48 h i dalje sinterovani u dva stupnja:

1) Sporo zagrevanje brzinom 2 °C /min do 750 °C i zadrzavanje 20 min radi sporog sagorevanja
sundera bez urusavanja strukture, i

i1) Brzo zagrevanje brzinom 10 °C /min do 1350 ili 1400 °C i zadrzavanje od 2 h radi
denzifikacije strukture

Na Slici 13 prikazan je izgled makroporoznog nosaca pre i posle sinterovanja.
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Slika 13. Makroporozni nosac ¢elija pre 1 posle sinterovanja

U cilju dodatnog ojac¢anja SrMgCaP nosaca, pripremljena je i naneSena biokompozitna
prevlaka na bazi Zelatina 1 nanocestica STMgBAG. Suspenzija je napravljena tako Sto su Cestice
SrMgBAG ultrazvucno dispergovane u dejonizovanoj vodi pri koncentraciji 1 mas.%, nakon cega je
suspenzija zagrejana na 60 °C 1 u njoj rastvoren zelatin (zelatin od govede koze tip B, Sigma
Aldrich,SAD) (2 mas.%) i potom dodatno homogenizovana na mesalici tokom 1 h na 60 °C. Zatim
su SrMgCaP nosaci potopljeni u dobijenu suspenziju tokom 3 h i ohladeni u frizideru tokom narednih
24 h.

9. Metode karakterizacije nanocestica, kompakata kontrolisane poroznosti i
makroporoznih nosaca

9.1. Skenirajuca elektronska mikroskopija

Morfologija nanocestica kalcijum-fosfata i mezoporoznog bioaktivnog stakla, odredena je
pomocu skenirajuce elektronske mikroskopije (FE-SEM, Tescan Mira 3 XMU) pri radnom naponu
od 20 keV. Srednja veli¢ina cestica MBAG je odredena pomocu Image-J softverske analize 200
Cestica sa FE-SEM mikrografija (100 kx uvecéanje).

Pomo¢u FE-SEM je takode odredena mikrostruktura preseka i povrSine sinterovanih
kompakata. Srednja veli¢ina pora i srednja veli¢ine zrna kompakata odredena je na osnovu dobijenih
mikrografija ispoliranih termicki nagrizenih uzoraka (1100 °C tokom 15 min), pri ¢emu je za
odredivanje srednje veli¢ine zrna izmereno 100 zrna, dok je srednja veli¢ina pora odredena na osnovu
merenja dimenzija pora na 3 nasumi¢no odabrana mesta na uzorku pri uve¢anju od 10 kx puta.

Kod ispitivanja potencijalne primene kontrolisano poroznih kompakata u stomatologiji u vidu
dentalnih inserata, FE-SEM je koris¢en za analizu izgleda povrSine i popre¢nog preseka inserata pre
1 nakon nagrizanja 37% fosfornom kiselinom, kao i poprecnog preseka veze inserta sa dentalnim
restaurativnim materijalima. Longitudinalni presek restauriranih zuba primenom novog postupka
koriS¢enjem dentalnih inserta je analiziran pomoc¢u FE-SEM kako bi se utvrdila interakcija inserta sa
cementom sa jedne strane, i inserta sa adhezivom i kompozitom sa druge. Za dobijanje
longitudinalnog preseka je koris¢ena testera (Isomet 4000, Buehler, lllinois, SAD).

Kod analize in vitro bioaktivnosti uzoraka, FE-SEM je koriS¢en za analizu povrSine Cestica
ili nosaca ¢elija radi utvrdivanja bioaktivnosti tj. sposobnosti formiranja karakteristi¢nih kristala
hidroksiapatita.

FE-SEM je takode koris¢en i za analizu strukture makroporoznih nosaca ¢elija, kao i1
interakcije ¢elija sa materijalom, njihovom sposobnos¢u da adheriraju za zidove nosaca i da se
medusobno povezuju kroz pore nosaca. Nosaci sa ¢elijama su isprani PBS-om (phosphate buffered
saline, PBS), ¢elije su fiksirane 2,5% glutaraldehidom na 4 °C preko no¢i, isprane PBS-om i
sukcesivno dehidrirane pomocu niza rastvora etanola povecavajuéi sadrzaj etanola (30%, 50%, 70%,
90% 1 100% dva puta) u trajanju od 30 min. Nakon toga su tretirani heksametil-disilazanom (HMDS)
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tokom 30 min i osuSeni. Pre analize svi uzorci su napareni tankim slojem zlata koriste¢i naparivac
(Polaron SC503, Fisions Instruments).

9.2. Energetska disperzivna spektroskopija (EDS)

Elementni sastav dobijenih prahova i kompakata ispitan je pomocu detektora za energetsku
disperzionu spektroskopiju (EDS, INCa Penta FETx-3,Velika Britanija) povezanog sa SEM (Tescan
Vega TS 5130MM, Ceska). Rezultati EDS analize su prikazani kao srednja vrednost at.% elemenata
1 predstavljaju srednju aritmeticku vrednost 4 merenja pri radnom naponu od 20 keV I uvecanju od
1000x. Elementno mapiranje makroporoznih nosaca ¢elija je izvrSeno pomocu EDS detektora (EDS,
Oxford Instruments 5175, Velika Britanija) povezanog na FE-SEM mikroskopom (7escan Mira 3
XMU, Ceska) pri radnom naponu od 20 keV.

9.3.Transmisiona elektronska mikroskopija sa EDS

Uticaj dopanata na mofologiju i mezoporoznost ¢estica bioaktivnog stakla ispitan jepomocu
transmisione elektronske mikroskopije (TEM, FEI Talos F200X sa X-FEG izvorom, SAD) pri radnom
naponu od 200 kV. Mikrografije su snimljene pomocu CCD kamere rezolucije 4096 % 4096 piksela
koris¢enjem User Interface Software paketa. Raspored elemenata u nanocesticama je utvrden EDS
mapiranjem pomocu detektora povezanog sa TEM uredajem u rezimu transmisije skeniranja (eng.
scanning transmission, STEM). Snimci prstenastog tamnog polja pod velikim uglom (eng. high-angle
annular dark-field, HAADF) su zabelezeni u rezimu snimanja nanoprobe-TEM sa sondom veli¢ine
ispod 1 nm i kamerom duzine oko ~200 mm. Pre snimanja, uzorci za TEM analizu su pripremljeni
standardnom procedurom gde je prah MBAG dispergovan u etanolu, a zatim je kap disperzije
naneSena na bakarnu TEM mreZicu obloZenu ugljenikom i osuSena na vazduhu.

9.4. Rendgenska difrakciona analiza

Kristalini€nost 1 fazni sastav sintetisanih prahova, kalcinisanih prahova, sinterovanih
kompakata i makroporoznih nosaca ¢elija utvrden je pomocu rendgenske difrakcione analize (XRD).
XRD analiza uzoraka je uradena na Rigaku Smartlab difraktometru sa CuKo zracenjem (1.54 A) pri
20 uglu od 10° do 70° i brzini snimanja od 0.02° s™!. Prisutne faze su identifikovane poredenjem
dobijenih difraktograma sa karticama iz referentne baze podataka JCPDS (eng. Joint Committee on
a Powder Diffraction Standards): JCPDS 09-0432, JCPDS 09-0169, JCPDS 09-0348 za HAP,
B—TCP, i a—TCP redom.

Za identifikaciju 1 kvantifikaciju faza, kao i za strukturno odredivanja parametara jedini¢ne
reSetke, naprezanja i veliCine kristalita koriS¢eni su softverski paketi Profex 5.2 i PowderCell, tim
redom. Veli¢ina kristalita kod B-TCP and a-TCP faza su odredene za sve ravni, dok je kod HAP
odredeno za ravan (211) gde je pik najintenzivniji. Za poredenje parametara jedini¢ne kristalne
resetke, sledeée teorijske vrednosti su koris¢ene za HAP reSetku: a=b=9,424(4) [A], c=6,879(4) [A],
za B-TCP resetku: a=b=10,429(2) [A], c=37,380(3) [A] i za a-TCP: a=12,887 [A], b=27,280 [A],
c=15219 [A], f=126 [°].

9.5. Specifi¢na povrS$ina i mezoporoznost

Specifi¢na povr§ina MBAG je odredena pomocu adsorpcije azota na temperaturi te€nog azota
(Micromeritics ASAP 2020, Micrometrics Instruments, SAD) 1 izraCunata prema Brauner-Emet-Teler
metodi (BET) na osnovu linearnog dela izoterme adsorpcije azota [156]. Ukupna zapremina pora
(Vior) je data za p/po = 0,998. Zapremina mezopora (Vueso) je izraCunata na osnovu desorpcionih
izotermi prema BJH modelu (Barrett-Joyner-Halend) [157], dok je zapremina mikropora (Viicro)
izraCunata iz alfa-S krive [158].
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9.6. Zeta-potencijal

Zeta-potencijal (§) MBAG cestica dispergovanih u dejonizovanoj vodi i etanolu je odreden
pomocu Zetasizer uredaja (NANO ZS, Malvern Instruments, Velika Britanija).

9.7. In vitro bioaktivnost

Bioaktivnost ¢estica MBAG je odredena inkubacijom sterilnih ¢estica u Kokubo simuliranoj
telesnoj tecnosti (STT) u statickim uslovima pri koncentraciji 1 mg/mL u trajanju od 7 i 14 dana na
temperaturi od 37 °C. Cestice su prethodno suvo sterilisane na 180 °C u trajanju od 4 h, dok je STT
sterilisan pomocu sterilnih filtera (0,22 um poroznosti). Na svakih 48 h je menjan STT uz prethodno
temperiranje na 37 °C. Nakon 7 i 14 dana Cestice su odvojene centrifugiranjem, osusene i posmatrane
na FE-SEM.

Bioaktivnost makroporoznih nosaca ¢elija je odreden u Kokubo STT u stati¢kim i dinamickim
uslovima u perfuzionom bioreaktoru nakon 14 dana na temperaturi od 37 °C. Test bioaktivnosti
makroporoznih nosaca ¢elija u dinamic¢kim uslovima je raden u “3D Perfuse” (Inovacioni centar
Tehnolosko-metalurskog fakulteta d.o.o., Srbija) perfuzionom bioreaktoru. U komoru precnika 12
mm, zapremine oko 1 mL, postavljen je uzorak pre¢nika oko 8 mm. Ve¢i pre¢nik komore je odabran
zbog krte prirode uzorka. Svaki uzorak je ispitivan u posebnom bioreaktoru koji je bio povezan na
cirkularni tok fluida koji Cine silikonska creva, rezervoar za STT, i trokraki zaptivni ventil sa
Spricevima za razmenu fluida. U svaki perfuzioni bioreaktor, kao i pri stati¢kim uslovima je sipano
po 15 mL sterilnog STT. Kontinualno strujanje fluida povrSinskom brzinom 400 pm/s tj. pri protoku
od 2,7 mL/min je omoguceno peristaltickom pumpom (Masterflex, Cole-Parmer, SAD), a u skladu
sa prethodnim istrazivanjima [159]. Kokubo STT je menjan na svaka 2 dana, vode¢i racuna da se
odrzava temperatura od 37 °C. Nastanak kristala hidroksiapatita na prelomnoj povrsini nosaca pracen
je nakon 14 dana u STT pomoc¢u FE-SEM analize kao §to je prikazano Sematski na Slici 14.

Statika Perfuzioni bioreaktor Bioaktivnost u Kokubo STT na preseku
makroporoznih nosaca ¢éelija

400 pm/s

Slika 14. Sematski prikaz testiranja bioaktivnosti makroporoznih nosaca éelija u statickim i
perfuzionim uslovima

9.8. Priprema ekstrakata MBAG

Za indirektni in vitro test citokompatibilnosti Cestica, kao 1 njthovu sposobnost da stimulisu
osteogenezu 1 angiogenezu pripremljeni su ekstrakti cestica MBAG u ¢elijskim medijumima
adekvatnim za kultivaciju humanih mati¢nih mezenhimalnih ¢elija poreklom iz koStane srzi (eng.
bone marrow-derived mesenchymal stem cells, BM-MSC) 1 endotelnih EA.hy926 ¢elija. Kako bi se
odredio uticaj koncentracije jona otpuStenih iz Cestica na citokompatibilnost, osteogenezu i
angiogenezu, analiziran je i profil otpusStanja jona u periodu 24 h i 7 dana pomoc¢u ICP-OES analize.
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Ekstrakti su pripremljeni tako $to su ¢estice MBAG suvo sterilisane na 180 °C u trajanju od
3 h, a zatim dodate u koncentraciji 1 mg/mL u odgovaraju¢u zapreminu ¢elijskog medijuma (eng.
Dulbecco modified Eagle Medium, DMEM) sa visokim sadrzajem glukoze (eng. high glucose,
DMEM-HG, Gibco, Thermo Fisher Scientific, SAD) i sa niskim sadrzajem glukoze (eng. low glucose,
DMEM-LG, Gibco, Thermo Fisher Scientific, SAD) bez ikakvih dodataka. Dobijene suspenzije su
postavljene u orbitalni Sejker u trajanju od 24 h i 7 dana na 37 °C, nakon ¢ega su centrifugirani na
5000 rpm tokom 15 min i filtrirani pomocu sterilnih filtera sa porama 0,22 um pre analiziranja
koncentracije Ca, Sr, Mg, Sii P u DMEM. Kao polazna tacka na 0 h kori§¢eni su ¢isti DMEM ¢elijski
medijumi. Dobijeni ekstrakti su oznaceni kao cBAG LG, StMgBAG LG, cBAG HG i StMgBAG HG
prema tipu koris¢enog DMEM. Profil oslobadanja jona u ¢elijskom medijumu je dalje odreden
pomocu ICP-OES metode.

9.9. Induktivno spregnuta plazma sa opticCkom emisionom spektrometrijom (ICP-OES)

Hemijski sastav MBAG ¢estica i koli¢ina otpustenih jona iz MBAG cestica u ekstraktima su
odredeni pomocu analiticke tehnike induktivno spregnute plazme sa optiCkom emisionom
spektrometrijom (ICP-OES, iCAP 6500 Duo ICP, Thermo Fisher Scientific, Kembridz, Velika
Britanija).

Ekstrakti su snimani direktno bez prethodne pripreme, dok je za analizu hemijskog sastava
MBAG C¢estica bilo neophodno potpuno rastvoriti ¢estice metodom mikrotalasne digestije. Digestija
uzoraka MBAG je uradena pomocu naprednog mikrotalasnog sistema (Ethos 1, Milestone, Italija)
koris¢enjem HPR-1000/10S segmentiranog rotora koji radi pod visokim pritiskom. Kori§¢ene su
PTFE posude otporne na pritisak (zapremina 100 mL). Oko 50 mg uzorka je precizno izmereno sa
ta¢nos¢éu +0,1 mg direktno u posudu i preliveno sa 3 mL H2SO4 (96 mas.%, Suprapur®, Merck,
Nemacka), 3 mL H3PO4 (ACS reagens, >85 mas.%, Merck, Nemacka), 1 ml HNO3 (65 mas.%,
Suprapur®, Merck, Nemacka) i 1 mL HF (40 mas. %, Suprapur®, Merck, Nemacka). Temperatura je
postepeno podizana mikrotalsanim zracenjem koje generiSu dva magnetrona (generatora)
automatskim doziranjem snage u opsegu 0-1000 W, kako bi bio postignut unapred zadati
temperaturni rezZim grejanja. Temperatura je linearno podizana od 25 do 200 °C u prvih 15 min, i
zadrzana na 200 °C u trajanju od 20 min, a zatim je brzo smanjena na sobnu temperaturu. Posle
hladenja i1 bez filtracije, rastvor je razblazen do fiksne zapremine od 50 mL u volumetrijskom
normalnom sudu. Za razblaZivanje je koriS¢ena ultra-Cista voda koja je imala elektricnu provodljivost
od 0,05 uS/cm, a pripremljena je koriS¢enjem Barnstead™ GenPure™ Pro (Thermo Scientific,
Nemacka).

Za ICP-OES analizu, standardni rastvori za kalibraciju instrumenta su pripremljeni od
sertifikovanih standardnih rastvora: Multi-Element Plasma Standard Solution 4, Specpure® (1000
ug/mL, Alfa Aesar GmbH & Co KG, Nemacka) 1 Silicon, Plasma Standard Solution , Specpure®, (Si
1000 ug/mL, Alfa Aesar GmbH & Co KG, Nemacka). Koncentracije elemenata su odredene na
slede¢im emisionim linijjama: Ca II 396,847 nm, Mg II 379,553 nm, Sr I1 421,552 nm i Si [ 251,611
nm. Za svaki uzorak ICP-OES merenje je radeno u tri ponavljanja (n=3). Relativna standardna
devijacija (RSD) ponovljenih merenje je bila <1%. Granica detekcije (eng. limit of detection, LOD)
za sve elemente je bila u opsegu 0,05-1,5 pg/L, a granica kvantifikacije (eng. limit of quantification,
LOQ) je bila u opsegu 0,1-5 pg/L.

Analiticka kontrola kvaliteta procesa izvedena je koriS¢enjem sertifikovanog referentnog
materijala EPA Method 200.7 LPC Solution (ULTRA Scientific, SAD). Postignuto poklapanje sa
sertifikovanim vrednostima za sve sertifikovane elemente je bilo u opsegu od 98-103%.
Koncentracije elemenata u uzorcima izrazene su kao mol.%.

36



9.10. Sposobnost vezivanja i otpuSanja leka

Kako bi se ispitala sposobnost MBAG da vezu i otpuste lek kori$¢en je anti-inflamatorni
nesteroidni lek ibuprofen (IBU, >98%, Sigma Aldrich, SAD). Cestice MBAG su dispergovane u
etanolu pri koncentraciji 50 mg/mL u ultrazvu¢nom kupatilu tokom 2 min, i zatim meSane na sobnoj
temperaturi u trajanju od 24 h. In vitro otpustanje leka iz Cestica je odredeno metodom difuzije iz
dijalizatorskih membrana, tako S§to je 100 mg cestica MBAG sa vezanim IBU (cBAG@IBU,
StMgBAG@IBU) postavljeno u dijalizatorsku membranu (Servapor, MVCO, 12 000-14 000, Serva,
Nemacka) 1 potopljeno u 40 mL PBS (pH=7,4, 37 °C). U odredenim vremenskim intervalima je
uzimano po 2 mL alikvota, filtrirano i analizirano pomoc¢u UV-VIS spektroskopije (Shimadzu, UV
1800, Japan) na talasnoj duzini A = 264 nm, a alikvot je zatim vrac¢an nazad u PBS rastvor.

9.11. Termogravimetrijska analiza (TGA)

Termogravimetrijska analiza (TGA) ¢estica MBAG pre vezivanja leka, nakon vezivanja leka
i nakon 55 h otpustanja leka ibuprofena je uradena pomocu uredaja za simultanu DSC-TGA analizu
(SDT K600, TA Instruments, SAD). Uzorci su zagrevani u standardnim korundnim lon¢i¢ima od sobne
temperature do 500 °C, pri brzini zagrevanja od 10 °C/min u atmosferi azota sa protokom od 0,1
L/min. Kapacitet vezivanja leka je odreden na osnovu gubitka mase u temperaturnom intervalu od
200-500 °C uzoraka sa vezanim lekom.

9.12. Relativno linearno skupljanje i gustina kompakata

Gustine [g/cm?] sinterovanih kompakata su izracunate kao odnos mase i zapremine cilindra,
pri ¢emu je masa merena analitickom vagom [g], a dimenzije kompakata nonijusom [mm].

Relativno linearno skupljanje (RLS) izracunato na osnovu jednacine (2):
RLS = (do-d)/dy - 100 [%0] ()

pri ¢emu je d precnik sinterovanog uzorka, a dyp precnik kompakta pre sinterovanja, mereno
nonijusom.

10. Mehanicka ispitivanja
10.1. Tvrdoca po Vikersu i Zilavost loma
Tvrdoca po Vikersu (eng. Vickers hardness, HV) 1 zilavost loma (K;c) poliranih sinterovanih
kompakata su odredeni pomocu uredaja za analizu tvrdo¢e po Vikersu (Buehler Indentament
Macroidentation Hardness Tester, Model 1114). Merenja su izvedena pri opterecenju od 500 g u

trajanju od 5 s. HV vrednosti su dobijene na osnovu dijagonala otiska na povrsini kompakata, dok su
vrednosti K;cizracunati na osnovu Carls-Evansove jednacine (3):

Kic=0,0824 - P - ¢32 [MPa-m'?] 3)

pri ¢emu je P - primenjena sila [N], ¢ — duzina dijagonale otiska [um]. HV i1 Kjc vrednosti su
predstavljene kao srednja aritmeticka vrednost 5 merenja po uzorku.
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10.2. Pritisna ¢évrstoéa

Pritisna Cvrsto¢a makroporoznih nosaca celija (o) bez nanete prevlake i sa nanetom
biokompozitnom prevlakom je odredena pomocu kidalice (Universal Testing Machine AG-XPlus,
Shimadzu, Japan), opremljene alatom koji funkcioniSe pri maksimalnoj sili od 1000 N (pri rasponu
sile od 0,01 do 1000 N), pri brzini testiranja od 5 mm/min. Prose¢ne dimenzije cilindri¢nih
makroporoznih nosa¢a merene nonijusom date su u Tabeli 4. Vrednosti pritisne ¢vrstoce predstavljaju
maksimalno naprezanje koja se dostize u tacki loma materijala, a softverski izraCunava prema
jednacini (4):

o: = Fu/4 [MPa] 4)

pri ¢emu je F,, — maksimalna detektovana sila pri lomu [N], 4 — povrSina poprecnog preseka nosaca
[mm?] softverski izra¢unata na osnovu dimenzija pojedinaénog nosaca. Vrednosti pritisne ¢vrstoce
o. predstavljene su kao srednja aritmeticka vrednost merenja 4 uzorka.

Tabela 4. Srednje dimenzije makroporoznih nosaca celija

Temperatura Uzorak d [mm] h [mm]

sinterovanja
1350 C CaP 5,83+0,23 5,85+ 0,07
1400 C CaP 5,72+0,13 5,58+0,16
1350 C SrMgCaP 6,38+0,16 6,26 £ 0,17
1400 C SrMgCaP 6,01 £0,10 6,12 0,06
1350 C BAG 6,03 £ 0,15 6,20 £ 0,09
1400 C BAG 5,24 £ 0,24 5,81 +£0,09
1350 C StMgBAG 5,36 £ 0,23 5,46 £ 0,05
1400 C StMgBAG 4,87+0,26 5,52+0,11

11. Ispitivanja relevantna za primenu dentalnih inserata u stomatologiji
11.1. Test jacine veze dentalnih inserata sa restaurativnim materijalima

Pomocu analize ja¢ine veze smicanjem je ispitana sposobnost ostvarivanja veze sinterovanih
dentalnih inserata (dobijenih na bazi Sr5, Mg5 1 Sr3Mg3 sintetisanih na pritisku od 6 bar), sa slede¢im
restaurativnim materijalima koriS¢enim u klinickoj praksi: samonagrizaju¢i-samovezujuéi cement
Maxcem Elite (Maxcem), dentalni kompozit (Filtek Z250) vezan sa 2 razlicita adhezivna sistema
(Single Bond Universal — SBU, i Clearfil Universal Bond Quick — Cf) u skladu sa prethodnim
istrazivanjem inserata na bazi Mg5 sintetisanog na pritisku od 8 bar [118]. Sastav kori$¢enih
restaurativnih materijala je dat u Tabeli 5. Pripremljeno je po 5 uzoraka (n=5) po grupi, odnosno po
vrsti dentalnog inserta i tipu restaurativnog materijala, odnosno protokola. Sve povrsine inserata su
dobro isprane vodom i osuSene komprimovanim vazduhom pre nanoSenja restaurativnog materijala.
Za aplikovanje restaurativnih materijala kori$¢eni su silikonski kalupi donjeg pre¢nika 6 mm i visine
2 mm za smeStanje inserta i gornjeg dela (3 mm &, 2 mm visina) namenjenog za nanosenje
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restaurativnog materijala. Svi uzorci su ¢uvani tokom 24 h na vazduhu na temperaturi od 37 °C pre
testa jacine veze.

Tabela 5. Sastav koriséenih restaurativnih materijala

Materijal Proizvodaé Sastav prema uputstvu proizvodaca
. BisGMA, HEMA, DMDMA, etanol, voda,
Single Bond silicijum-dioksidni punioc (5-15 mas.%), 2-
Universal 3M ESPE, SAD .. L
(SBU) propenska kiselina, 10-MDP, kopolimer akrilne i
itakonske kiseline, kamforhinon, EDMAB, toluen
Clearfil BisGMA, HEMA, etanol, 10-MDP, hidrofilni
Universal | Kuraray Noritake Dental  alifatski dimetakrilat, koloidni silicijum-dioksid,
Bond Quick Inc., Japan DL-kamforhinon, silansko sredstvo za
(@) umrezavanje, akceleratori, inicijatori, voda
. Keramika tretirana silanom, BisSEMA6, UDMA,
Filtek 7250 3M ESPE, SAD BisGMA, TEGDMA
Maxcem Kerr. Ttaliia Monomeri metakrilnih estara, mineralni punioci,
Elite et ) iterbijum-fluorid, aktivatori, stabilizatori, boje

Skracenice: BisSEMAG6 - bisfenol A polietilen glikol dieter dimetakrilat; BisGMA - bisfenol A
diglicidil etar dimetakrilat; DMDMA - dekametilen dimetakrilat; EDMAB - etil 4-dimetil
aminobenzoat; HEMA - 2-hidroksietil metakrilat; UDMA - diuretan dimetakrilat, TEGDMA -
trietilen glikol dimetakrilat, 10-MDP -10-metakriloiloksidecil dihidrogen fosfat

11.1.1. Priprema uzoraka za test jaine veze sa adhezivnim sistemima

Dva razlic¢ita protokola nanoSenja adhezivnih sistema su koriS¢ena: a) protokol sa
kiselinskim nagrizanjem (eng. total etch, TE) i b) protokol bez nagrizanja (eng. self etch, SE), a
uzorci su obelezeni u odnosu na to koji je adhezivni sistem koris¢en kao SBU_SE, Cf SE, SBU TE,
Cf TE. Kiselinsko nagrizanje je vrSeno 37% fosfornom kiselinom (Scotchbond, Universal Etchant,
3M ESPE, SAD) prema preporuci proizvodaca za tretman dentina odnosno, u trajanju od 15 s u
slu¢aju SBU i 10 s u slucaju Cf adheziva. Sve povrsine inserta su dobro isprane vodom i osusene
komprimovanim vazduhom pre nego §to je adheziv naneSen sa jednokratnim aplikatorom u trajanju
od 20 s i isto toliko svetlosno polimerizovan na rastojanju od 1 mm pomoc¢u LED polimerizacione
lampe (LEDition, Ivoclar, Vivadent, Shaan, Lihtenstajn) intenzitetom 800 mW/cm?. U donji deo
drzaca koji odgovara dimenzijama inserta je unet insert tako da strana sa nanetim adhezivom bude
okrenuta naviSe ka delu drzaca namenjenom za unoSenje restaurativnog materijala. Jedan sloj
dentalnog kompozita (visine 2 mm) je naneSen na povrsinu inserta sa adhezivom i svetlosno
polimerizovan tokom 40 s, nakon ¢ega je kalup nezno uklonjen. Izgled uzoraka za test jacine veze
dat je na Slici 15.

11.1.2. Priprema uzoraka za test ja€ine veze sa Maxcem cementom

U prvoj grupi Maxcem Elite cement je direktno nanet na Cistu povrSinu inserta bez
kiselinskog predtretmana (SE protokol), dok je u drugoj grupi prvo povrsina inserta kiselinski
nagrizena sa 37% fosfornom kiselinom u trajanju od 15 s, isprana, osuSena komprimovanim
vazduhom i onda nanet cement i osvetljen tokom 10 s na rastojanju od 1 mm LED lampom kako bi
se inicirala polimerizacija.
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11.1.3. Ispitivanje jacine veze na smicanje

JaCina veze na smicanje je odredena pomocu kidalice za merenjem maksimalne sile na
smicanje (Force Gaufe PCEFM200, PCE Instruments, Velika Britanija) do loma. Insert je fiksiran u
metalni kalup i primenjena je smicajna sila brzinom 1 mm/min na rastojanju od 1 mm od kontakta
inserta sa restaurativnim materijalom (Slika 15). Jacina veze (7) se izracunava na osnovu jednacine

(%):
r = F,/A [MPa] &)

gde 7 predstavlja jacinu veze [MPa], F,, - maksimalnu dostignutu silu u momentu loma [N], 4 —
povriSinu vezivanja sa insertom (mm?).

Slika 15. Uzorci inserta sa nanetim restaurativnim materijalom i uredaj za testiranje jacine veze

11.1.4. Odredivanje tipa loma nakon testa jacine veze

Tip loma nakon testa jaine veze na smicanje je utvrden pomocu stereomikroskopa na
uvecanju od 30x i klasifikovan kao: a) adhezivni — lom na spoju materijala i inserta, b) kohezivni —
lom unutar materijala ili unutar inserta, c) meSoviti — prelom na granici koji delimi¢no zahvata ili
insert ili materijal). Vrednosti jacine veze su prikazane kao srednje artimeticke vrednosti 5 uzoraka

po grupi.

11.2. Dentalni inserti kao dentinski zamenici

Za ispitivanje primene dentalnih inserata na bazi HAP kao dentinskih zamenika u
stomatologiji kod velikih kaviteta zuba, poredena je mehanika restauriranih zuba primenom kalcijum-
fosfatnih inserata sa mehanikom zuba restrauriranih po konvencionalnoj metodi.

Preparacija 1 restauracija ekstrahovanih molara u okviru ove disertacije je uradena na
Stomatoloskom fakultetu, Univerziteta u Beogradu u skladu sa odobrenjem Eti¢ke komisije (br.
Odluke 36/12 od 09.05.2022.). Zubi su prikupljeni u saradnji Klinike za bolesti zuba sa Klinikom za
oralnu hirurgiju, Stomatoloskog fakulteta, Univerziteta u Beogradu, a ekstrahovani zbog nepovoljnog
polozaja u vilicama ili usled impaktiranosti uz prethodno dobijenu saglasnost pacijenata. Nakon
odgovarajuceg ¢iscenja, ekstrahovani zubi su ¢uvani u 0,5% rastvoru hloramina na +4 °C. U studiji
je kori§¢eno 20 humanih intaktnih donjih molara.
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11.2.1. Postupak preparacije kaviteta

Zubi su podeljeni u parove u dve eksperimentalne grupe sa po 8 zuba (n=8) tako da su
medusobno sli¢nih dimenzija i oblika. Jedna grupa je restaurirana kontrolnim protokolom, a druga
grupa protokolom koji ukljucuje dentalne inserte. Okluzalni kaviteti pre¢nika 5 mm i dubine 5 mm
(Slika 16) su pripremljeni pomoc¢u visokoturazne busilice sa dijamantskim borerom sfernog oblika
(br. 856-016F-FG, NTI-Kahla, GmbH, Kala, Nemacka) vz vodeno hladenje za preparaciju gledi (pri
velikim brzinama od 100 000 obrataja/min), i sa karbidnim borerom cilindri¢nog oblika (br. T21RX-
010-FG, NTI-Kahla, GmbH, Kala, Nemacka) pri brzini od 10 000 obrataja/min. Pripremljeni kaviteti
su bili modifikovane klase I tako da budu standardizovanog cilindricnog oblika. Tolerisane su
dimenzije kaviteta 4,90 + 0,5 mm u precniku (srednja vrednost 5 merenja), vodec¢i racuna da ne dode
do otvaranja komore pulpe, u suprotnom taj zub je bio odbacen i odabran nov sli¢nih dimenzija.

Slika 16. Pripremljen kavitet molara modifikovane klase 1

11.2.2. Protokol restauracije kaviteta konvencionalnim postupkom

U kontrolnoj grupi (,,Kontrola®) kaviteti su restaurisani konvencionalnim postupkom
primenom komercijalnog mikrohibridnog kompozita Filtek Z250 uz primenu univerzalnog adheziva
SBU po protokolu selektivnog nagrizanja. Gled je nagrizena 37% orto-fosfornom kiselinom u
trajanju od 15 sekundi, potom isprana vodom i osusena komprimovanim vazduhom. Adheziv je nanet
na sve zidove kaviteta i svetlosno polimerizovan LED lampom (LEDition,; Ivoclar Vivadent,
Lihtenstajn, jacine 800 mW/cm?). Ceo kavitet je zatim restauriran u tankim slojevima od po 2 mm, a
svaki sloj polimerizovan tokom 40 s. Okluzalna povrSina ispuna je zatim obradena i polirana po
konvencionalnom postupku tako da se formira anatomski oblik zuba.

11.2.3. Protokol restauracije kaviteta primenom dentalnih inserata

U skladu sa rezultatima dobijenim tokom ispitivanja jac¢ine veze dentalnih inserata i
komercijalnih materijala, u grupi ,Inserti odabran je dentalni insert Mg5 sintetisan na 160 °C
(prec¢nika 4,90 mm i visine 1,70 mm, Slika 17) za restauraciju zuba. Spoljasnje povrsine inserta i gledi
preparisanog zuba su nagrizeni 37 % orto-fosfornom kiselinom u trajanju od 15 sekundi, potom
isprani vodom i osuSeni komprimovanim vazduhom. Na dno i bo¢ne strane kaviteta je nanet tanak
sloj MaxCem Elite cementa (dual-cure, self-etch, self-adhesive cement na bazi smola), tako da se
prekrije cela donja povrSina kaviteta, i zatim je dentalni insert utisnut u cement u centralni deo
kaviteta, kako bi se ravnomerno rasporedio cement i povezao bo¢ne strane inserta sa dentinom.
Kavitet je zatim svetlostno polimerizovan tokom 10 sekundi LED lampom (LEDition; Ivoclar
Vivadent, Lihtenstajn) ja¢ine 800 mW/cm?), a viSak cementa uklonjen. Adheziv SBU je nanet po
preostaloj, slobodnoj povrsini inserta i po preostalim zidovima kaviteta i svetlosno polimerizovan u
trajanju od 20 s. Deo restauracije iznad inserta, u zoni gledi, je restauriran kompozitnim materijalom
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kori§¢enim u kontrolnoj grupi (Filtek Z250), u dva zasebna sloja, svaki polimerizovan po 40 sekundi.
Okluzalna povrSina ispuna je zatim obradena i polirana po konvencionalnom postupku tako da se
formira anatomski oblik zuba.

Slika 17. Odgovaranje inserta dimenzijama kaviteta

11.2.4. Termocikliranje

Pre testa na otpor na lom restauriranih zuba primenjen je postupak termocikliranja kako bi se
ubrzalo starenje restaurativnih materijala. Koreni restauriranih zuba su umetnuti u silikonski kalup
do cementno-gledne granice prilikom termocikliranja kako bi se sprecilo njihovo sudaranje odnosno
nastanak eventualnog oSte¢enja zuba. Zubi su podvrgnuti uobicajenom procesu termocikliranja koji
¢ini 10 000 ciklusa naizmeni¢nog potapanja u vodena kupatila na 5 °C i 55 °C, sa zadrzavanjem od
15 s i vremenom tranzicije izmedu kupatila od 5 s. Prethodno je pokazano da termocikliranje u
trajanju od 10 000 ciklusa odgovara vremenu od 1 godine in vivo degradacije, dok temperature 5 °C
155 °C predstavljaju temperature granice bola kod ljudi kada naizmeni¢no konzumiraju toplu i hladnu
hranu [160].

11.2.5. Zatapanje u akrilnu smolu

Nakon termocikliranja, zubi su zatopljeni u samovezujuéu akrilnu smolu (Slika 18), koriste¢i
protokol sa simulacijom periodontalnog ligamenta prethodno opisanog u radu Soaers i autora [161].
Koreni zuba su uronjeni prvo u istopljeni vosak do udaljenosti 2 mm od cementno-gledne granice i
fiksirani u cilindricne metalne kalupe. Akrilna smola (Ortopoli, Polident, Slovenija) pripremljena
prema uputstvu proizvodaca je zatim ulivena u kalupe do visine od 2 mm od cementno-gledne
granice. Kada se smola potpuno vezala, kalupi su potopljeni u vrelu vodu kako bi se otopio vosak i
izvadili zubi iz smole. U smoli je ostao utisnut otisak zuba. Vosak je potpuno uklonjen sa povrsine
korena kao i1z akrilne smole. Za simulaciju periodontalnog ligamenta kori$¢en je polietarski materijal
za otiske (Impregnum Soft, 3M, Nemacka) koji je uliven u otiske zuba u akrilnoj smoli, a zatim zubi
vraceni u otisak istiskujuc¢i viSak materijala. Nakon oc¢vrS¢avanja viSak materijala iznad povrsine
akrilne smole je uklonjen pomocu skalpela.

Slika 18. Zatopljen molar u akrilnoj smoli
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11.2.6. Testiranje otpora na lom restauriranih zuba

Uzorci zuba fiksirani u akrilnoj smoli su ¢uvani tokom 24 h na 37 °C u vodenom kupatilu pre
testiranja na otpor na lom (F,). Otpor na lom je testiran koriS¢enjem kidalice (Universal Testing
Machine, AGS-X, Shimadzu, Japan) opremljene alatom koji moze da se primeni do maksimalne sile
od 100 kN. Testiranje je vrSeno pomocu utiskivaca od nerdajuceg Celika sa kontaktnom povr§inom
oblika sfere precnika 3 mm, pri brzini prirasta sile od 0,5 mm/min (Slika 19). Uzorci zuba u akrilatu
su u samoj kidalici fiksirani pomoc¢u metalnog grani¢nika, a utiskiva¢ pozicioniran na centar
okluzalne povrsine krunice zuba. Kalajna folija debljine 0,5 mm (99,8%, Alfa Aesar) je stavljena
izmedu utiskivaca i zuba kako bi se smanjila akumulacija naprezanja i simulirao sloj hrane prilikom
mastikacije [162]. Uniaksijalna pritisna sila je primenjena do loma uzorka, odnosno maksimalna
izmerena sila F, [N] predstavlja otpor na lom zuba. Polomljeni uzorci su analizirani kako bi se
kategorisao tip loma prema tome da li ga je moguce restaurirati: a) da — ako je iznad gledno-cementne
granice, ili b) ne — nalazi se ispod gledno-cementne granice (katastrofalni lom) [163].

Slika 19. Testiranje otpora na lom restauriranih zuba

12. BioloSka ispitivanja

Sva bioloska ispitivanja su uradena na odseku za medicinske nauke Centra za translaciju
istrazivanja autoimunih i alergijskih bolesti (Centro per le malattie autoimmuni e allergiche, CAAD),
pri Univerzitetu isto¢nog Pijemonta (UPO, Novara, Italija) u okviru studijskog boravka preko
projekta Excell Mater (Twinning Horizon 2020, br. 952033).

Za sva bioloska ispitivanja koriS¢eni su suvo sterilisani uzorci na 180 °C tokom 3 ili viSe sati.
Zbog hidrofobnosti biokeramickih makroporoznih nosaca ¢elija, pre svih bioloskih analiza oni su
potopljeni u odgovarajuéi ¢elijski medijum u trajanju od 10 min.

12.1. Indirektni test citokompatibilnosti

Citokompatibilnost ¢estica MBAG je ispitana na dve vrste ¢elija — BM-MSC u 2D kulturi
¢elija i endotelnim EA.hy926 ¢elijama u 3D kulturi ¢elija. Ekstrakti dobijeni meSanjem Cestica stakla
sa ¢elijskim medijumom u trajanju od 24 h pri koncentraciji 1 mg/mL su koriS¢eni za indirektni test
citokompatibilnosti (priprema ekstrakata BAG je prikazana u sekciji 9.8.).

Humane imortalizovane BM-MSC ¢elije linije Y201 su uzgajane u 2D kulturi u DMEM-LG
medijumu sa dodatkom 15% fetalnog govedeg seruma (eng. fetal bovine serum, FBS) (Gibco, Thermo
Fisher Scientific, Inc, SAD) 1 1% antibiotika (penicilin/streptomicin, Gibco, Thermo Fisher Scientific,
Inc, SAD) u inkubatoru na 37 °C i u atmosferi sa 5% CO,. Humane endotelne ¢elije EA.hy926 su
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kupljene od americke kolekcije tipskih kultura (American Type Culture Collection, ATCC, SAD) i
kultivisane u DMEM-HG sa dodatkom 10% FBS (Gibco, Thermo Fisher Scientific, Inc, SAD) 1 1%
antibiotika (penicilin/streptomicin, Gibco, Thermo Fisher Scientific, Inc, SAD) u inkubatoru na 37 °C
i u atmosferi sa 5% CO.. Obe ¢Celijske linije su kultivisane do 80-90% konfluentnosti, nakon ¢ega su
sakupljene enzimskom digestijom uz pomo¢ tripsin/etilendiamintetrasircetne kiseline (tripsin/EDTA,
Gibco, Thermo Fisher Scientific, Inc, SAD) za dalje analize.

12.1.1. 2D ¢elijska kultura sa BM-MSC

BM-MSC su zasejane u plo¢i za kulturu Celija sa 12 bunarica u koncentraciji 5x10°
¢elija/bunaru. Celije su inkubirane preko noc¢i kako bi se omogucila adhezija ¢elija, nakon ¢ega su
tretirane razli¢itim medijumima po grupama:

1. BAG-LG ekstrakt sa 15% FBS

2. SrMgBAG-LG ekstrakt sa 15% FBS

3. DMEM-LG sa 15% FBS (regularni medijum)

4. Osteogeni medijum (DMEM-LG sa 10% FBS, 20 mM B-glicerofosfata, 50 uM askorbinska
kiselina 2-fosfata, 10”7 M deksametazona)

Citokompatibilnost je analizirana odredivanjem vijabilnosti ¢elija primenom kolorimetrijskog
testa redukcije resazurina indirektnom metodom nakon 24 h i 3 dana kultivacije ¢elija sa ekstraktima.
U datim vremenskim intervalima u bunarice sa tretiranim ¢elijama je dodato po 15 pL 1% rastvora
natrijum-resazurin soli (Merck, Nemacka) u PBS kako bi se postigla krajnja koncentracija od 0,015
% [v/v] u ¢elijskom medijumu. Inkubacija je nastavljena tokom naredna 4 h, nakon ¢ega je po 100
pL alikvota uzorkovano i prebaceno u crne ploce za analizu fluorescencije (Tecan GENios Microplate
Reader, Spark, Tecan Trading AG, Svajcarska). Za kvantifikaciju fluorescencije kori¢ene su
ekscitovana i emitovana talasna duzina od 530 1 590 nm, redom. Blank je bio Cist rastvor resazurina.
Rezultati predstavljaju srednju vrednost triplikata (n=3). Vrednost fluorescencije blanka je oduzeta
od dobijenih vrednosti fluorescencije uzoraka. Dobijeni rezultati su prikazani kao % fluorescencije
izmerene u kontrolnim uzorcima (¢elije tretirane regularnim medijumom, pozitivna kontrola) ¢ija se
vijabilnost smatra 100%.

12.1.2. 3D ¢elijska kultura sa EA.hy926

Po 1,5 x 10° EA.hy926 ¢elija je resuspendovano u 200 uL 0,5% kolagena (5 mg/mL, PureCol
EZ Gel solution, Merck) i naliveno u bunarice ploce za kulturu ¢elija sa 24 bunarica, zatim stavljena
u inkubator na 37 °C tokom 4 h kako bi kolagen polimerizovao. Nakon toga su cCelije tretirane
razli¢itim medijumima po grupama: 2 ekstrakta, regularni ¢elijski medijum ili ¢elijski medijum
obogacen angiogenim faktorom rasta:

1. DMEM-HG sa 10% FBS

2. BAG-HG ekstrakt sa 10% FBS

3. SrMgBAG-HG ekstrakt sa 10% FBS

4. DMEM-HG sa 10% FBS i1 100 ng/mL vaskularnog endotelnog faktora rasta (vascular
endothelial growth factor, VEGF)

Kolorimetrijski test resazurinom je uraden isto kao u sekciji 12.1.1. pri ¢emu su alikvoti
uzimani nakon 24 h, 3 dana i 7 dana. Dobijeni rezultati su prikazani kao % fluorescencije izmerene u
kontrolnim uzorcima (¢elije tretirane regularnim medijumom, pozitivna kontrola) ¢ija se vijabilnost
smatra 100%.
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12.2. Direktni test citokompatibilnosti makroporoznih nosaca éelija

Citokompatibilnost biokeramickih makroporoznih nosaca ¢elija je odredena direktnim testom
— kultivacijom ¢elija u samim nosa¢ima u 3D modelu za kultivaciju ¢elija u rastvoru 0,5% kolagena.
Za ovu analizu su kori$éene su BM-MSC i endotelne EA.hy926 ¢elije. Celije su kultivisane kao §to
je opisano u sekciji 6.1.1 do postizanja 80-90% konfluentnosti, nakon ¢ega su sakupljene enzimskom
digestijom za dalje analize.

Sterilni nosaci su postavljeni u plocu sa 12 bunari¢a za uzgajanje Celija. Na svaki uzorak je
zasejano po 4,0 x 10° ¢elija (BM-MSC ili EA.hy926) resuspendovanih u ¢elijskom medijumu sa 40
puL 0,5% rastvora kolagena (PureCol EZ Gel solution, Merck, Italija). Suspenzija je naneta kap po
kap na povrSinu uzoraka i inkubirano je tokom 3-4 hna 37 °C da se rastvor kolagena stegne i omoguci
adheziju ¢elija za nosac¢, nakon ¢ega su nosaci prebaceni u novu plocu i u svaki bunari¢ je dodat
odgovarajuci regularni ¢elijski medijum. Uzorci su kultivisani 7 dana u triplikatu (n=3).

Citokompatibilnost je analizirana kao vijabilnost ¢elija koriS¢enjem kolorimetrijskog testa
redukcije resazurina. Kolorimetrijski test resazurinom je uraden isto kao u sekciji 12.1.1. pri ¢emu
su alikvoti uzimani nakon 24 h i 7 dana kultivacije ¢elija. Kao pozitivna kontrola koris¢en je nosac
na bazi CaP.

12.3. Pro-osteogeni potencijal

Pro-osteogeni potencijal sintetisanih prahova MBAG je ispitan u 2D kulturi BM-MSC ¢elija
nakon 7 dana kultivacije sa ekstraktima (opisano u sekciji 9.8) analizom aktivnosti alkalne fosfataze
(ALP) i mineralizacije ekstracelularnog matriksa bojenjem alizarin crvenom S bojom (ARS). Sa
druge strane, pro-osteogeni potencijal makroporoznih nosafa c¢elija na bazi CaP, SrMgCaP i
kompozitnih nosaca ¢elija je ispitan analizom genske ekspresije nakon 21 dana kultivacije BM-MSC
¢elija u nosacima.

12.3.1. Analiza aktivnosti alkalne fosfataze (ALP)

Radi detekcije aktivnosti ALP enzima nakon 7 dana kultivacije ekstrakata sa BM-MSC
koriS¢en je komercijalni kolorimetrijski p-nitrofenil-fosfatni test (pNPP, Alkaline Phosphatase Assay
Kit (Colorimetric), Abcam, Velika Britanija). Celijski lizati su dobijeni tako $to je uklonjen éelijski
medijum iz bunariéa, ispiran sa PBS-om, a zatim dodato 50 uL ALP pufera za ispitivanje aktivnosti
i sprovedena 3 ciklusa zamrzavanja-odmrzavanja na -80 °C. Dobijeni celijski lizati su zatim
centrifugirani u trajanju od 15 minna 4 °C1i 12,5 x g (g - centrifugalna sila), a supernatanti sakupljeni
u epruvete za mikrocentrifugu i ¢uvani na -80 °C. Test aktivnosti ALP je uraden prema uputstvu
proizvodaca: 50 puL svakog celijskog lizata je pomeSano sa 50 pL SmM rastvora pNPP. Ploca je
inkubirana u mraku na 25 °C u trajanju od 60 min. Reakcija je zaustavljena dodavanjem 20 uL
komercijalnog rastvora za zaustavljanje reakcije (eng, Stop Solution), a apsorbanca izmerena na A =
405 nm pomocu ¢itaca mikrotitar ploca (Tecan GENios Microplate Reader, Spark, Tecan Trading
AG, Svajcarska). Aktivnost ALP enzima je zatim izraunata na osnovu jednadine (6):

ALP aktivnost=(B/AT-V)-D (6)

gde je B koli¢ina kori§¢enog pNPP u bunari¢u preracunata na osnovu standardne krive [umol], AT
vreme reakcije [min], V" originalna zapremina koja je dodata u bunari¢ [mL], a D faktor razblazenja.
Grupa Celija tretirana regularnim medijumom je predstavljala negativnu kontrolu.
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12.3.2. Bojenje alizarin crvenim S

Kako bi se utvrdilo da li je doslo do mineralizacije odnosno talozenja kalcijuma kod BM-
MSC ¢elija kultivisanih sa ekstraktima, koriS¢en je postupak bojenja alizarin crvenim S (eng, alizarin
red S, ARS, Merck, SAD) prema uputstvu proizvodaca nakon 7 dana kultivacije sa BM-MSC. Ukratko,
¢elije su isprane PBS-om, fiksirane sa 4% paraformaldehidom na sobnoj temperaturi u trajanju od 15
min, a zatim nakon ispiranja PBS-om obojene sa 40 mM rastvora ARS u trajanju od 30 min pri
neznom muckanju. Obojeni monosloj je identifikovan pomocu fazne mikroskopije koristeci invertni
mikroskop. Za kvantifikaciju ARS boje koriS¢ena je 10% siréetna kiselina, nakon cega je ploca
inkubirana 30 min uz nezno muékanje. Celije u 10% siréetnoj kiselini su odvojene i prebacene u
epruvete za mikrocentrifugu, vorteksirane u trajanju od 30 s, a zatim zagrejane na 85 °C na 10 min i
prebacene na led na 5 min, zatim centrifugirane na 20 000 x g u trajanju od 15 min. 250 pL dobijenog
supernatanta je prebaceno u novu epruvetu za centrifuge i dodato 100 pL. 10% amonijaka za
neutralizaciju kiseline. Alikvoti od 100 pL su uliveni u plo¢e za kulturu ¢elija sa 96 bunara sa
providnim dnom, a tamnim stranama. Apsorbanca je ocitana na 405 nm koriste¢i ¢ita¢ za mikrotirar
plo¢e (Tecan GENios Microplate Reader, Spark, Tecan Trading AG, Svajcarska). Rezultati su
prikazani kao srednja vrednost tri bioloska replikata (n = 3). Grupa celija tretirana regularnim
medijumom je predstavljala negativnu kontrolu.

12.3.3. Analiza genske ekspresije

Osteogeni potencijal makroporoznih nosaca ¢elija je odreden pomocu analize ekspresije gena
od interesa nakon 21 dana kultivacije BM-MSC ¢elija unutar makroporoznih nosaca ¢elija. Promena
ekspresije gena od interesa je odredena tako $to je izolovana ukupna informaciona RNK (iRNK), iz
nje sintetisana komplementarna DNK (¢cDNK), a zatim su u reakciji kvantitativne lan¢ane polimeraze
(PCR) umnozavani geni primenom specifi¢nih prajmera.

Ukupna RNK je ekstrahovana pomoc¢u komercijalnog reagensa za izolaciju RNK - TRIzol™
(Invitrogen Life Technologies, SAD) prema uputstvu proizvodaca. Prinos RNK i njen kvalitet je
odreden pomocu spektrofotometra (NanoDrop One, Thermo Fisher Scientific Inc, SAD). Dalje je 1
ng ukupne RNK tretiran dezoksiribonukleazom I (DNase I) i preveden u komplementarnu DNK
upotrebom komercijalnog seta namenjenog za reverznu transkripciju (iScript™ gDNA Clear cDNA
Synthesis Kit, Bio-Rad Laboratories, SAD) 1 PCR uredaja (Mastercycler X50s, Eppendorf, Nemacka).

Izabrani geni su bili: alfa-1 lanac kolagena tipa I (COL1A1) kao osteogeni marker, alfa-1
lanac kolagena tipa II (COL2A1) kao hondrogeni marker i ribozomalni protein L34 (RPL34) kao
referentni gen. Sekvence parova prajmera su date u Tabeli 6. Na osnovu sintetisane cDNK i
odgovarajucih prajmera vrSena je amplifikacija RT-qPCR metodom. Za RT-qPCR reakciju koris¢eno
je 1 ng/uL ¢cDNK i komercijalni set SsoAdvanced™ Universal SYBR® Green Supermix (Bio-Rad
Laboratories, SAD) sa odgovaraju¢im prajmerima pri koncentraciji od 2,5 uM. Reakcija lan¢anog
umnozavanja u realnom vremenu odigravala se u uredaju za RT-qPCR (CFX96TM Real-Time System,
Bio-Rad Laboratories, SAD) prema standardnom protokolu. Ekspresija gena od interesa je
normalizovana prema referentnom genu, a relativna genska ekspresija je odredena primenom Livak
metode (2°44¢9) poredenjem sa kontrolnom grupom (CaP makroporozni nosac).
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Tabela 6. Sekvence koriscenih prajmera za RT-gPCR

COL1ALI | F | 5°- GGA TTC CAG TTC GAG TAT GG -3’

R 5’- CAG TGG TAG GTG ATG TTC TG -3’

COL2A1 | F| 5°-AGG ATG GGC AGA GGT ATA AT -3’

R| 5-CAGATTATG TCG TCG CAG AG -3’

RPL34 | F | 5°- GAC GTA GGC TTT CCT ACA ATA C-3°

R 5’-GTG CTT TCCCAACCTTCTT -3’

12.4. Fluorescentna mikroskopija
12.4.1. Kvalitativno odredivanje vijabilnosti i infiltracije ¢elija u nosace

Nakon 7 dana kultivacije BM-MSC i EA.hy926 ¢elija unutar biokeramickih makroporoznih
nosaca vizualizovana je vijabilnost ¢elija, kao i njihova infiltracija i raspored u samom nosacu
pomocu fluorescentnog bojenja Zzivih i1 mrtvih celija (LIVE/DEAD™ set za odredivanje
vijabilnosti/citotoksicnosti celija sisara, Invitrogen Life Technologies, Italija). Nosaci su inkubirani
u odgovarajuc¢em celijskom medijumu koji sadrzi 2 uM kalcein-AM koji boji zive ¢elije zeleno 1 2
uM etidium homodimer-1 (EthD-1) koji boji mrtve ¢elije crveno. Nakon 15 minuta inkubacije na
37°C u atmosferi 5% COxz ¢elije su vizualizovane pomocu fluorescentnog mikroskopa za analizu 3D
¢elijske kulture (Thunder Imager Live Cell & 3D Assay, Leica Microsystems, Nemacka).

12.4.2. Pro-angiogeni potencijal

Morfologija endotelnih ¢elija je pra¢ena pomocu fluorescentnog mikroskopa kako bi se
utvrdilo da li materijali imaju pro-angiogeni karakter odnosno da li stimuliSu endotelne ¢elije da grade
tubule i mreZze.

Kod 3D modela ¢elijske kulture EA.hy926, ¢elije su fiksirane tre¢eg i sedmog dana
kultivacije, a kod analize EA.hy926 C¢elija kultivisanih unutar makroporoznih nosaca, celije su
fiksirane 14. dana kultivacije. Oba tipa uzoraka su pripremljena za analizu fiksiranjem primenom 4%
paraformaldehida (PFA) u trajanju od 15 minuta na sobnoj temperaturi, zatim su bunari¢i isprani tri
puta sa PBS. Filamenti aktina u citoskeletu i nukleus ¢elija su obojeni pomocu fluorescentnih boja:
faloidin i1 4',6-diamidin-2-fenilindol (DAPI) (Actin Cytoskeleton / Focal Adhesion Staining Kit,
Merck, Nemacka), redom na sledeci nacin: 0,5% rastvor faloidina i 0,5% rastvor govedeg serum
albumina (eng. Bowine Serum Albumine, BSA) u PBS-u su dodati u bunari¢e i inkubirani preko noc¢i
na 4° C, nakon ¢ega su bunari¢i isprani PBS-om. Nakon tretmana Triton-om (Triton™ X-100,
Merck), ¢elije su isprane sa PBS-om i obojene sa 1 pg/mL DAPI sa 0,5% BSA u PBS-u, a zatim
isprane 3 puta PBS-om.
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Fluorescentne slike su dobijene pomocu fluorescentnog mikroskopa za analizu 3D celijske

sredine (Thunder Imager Live Cell & 3D Assay, Leica Microsystems, Nemacka) na uvecanju od 5x i
20x.

13. Statisti¢ka analiza

Znacajnost razlika vrednosti tvrdo¢e po Vikersu, zilavosti loma, i pritisne ¢vrstoce je odredena
pomocu GraphPad Prism 9 softvera. Analizirane grupe su prosle test normalnosti (Shapiro-Wilk). U
slucaju vrednosti tvrdoce po Vikersu i zilavosti loma koriséen je ,,ANOVA* test sa “Tukey post-hoc*
testom. Vrednosti pritisne ¢vrstoce su analizirane koriS¢enjem Student t-testa.

Statisticka analiza jacine veze inserata i otpornosti na lom restauriranih zuba sa razli¢itim
restaurativnim materijalima je odredena pomocu softvera Minitab16 (Minitab LLC, State College,
PA, SAD). Prvo su provereni uslovi za parametarsku analizu, Kolmogorov-Smirnov test je koriséen
za test normalnosti i Levenov test jednakosti razlika. Podaci za jacinu veze su analizirani pomocu
“two way-ANOVA” testa za varijable “inserti” i “restaurativni materijal” uz primenu Bonferonijeve
korekcije 1 “Tukey post-hoc” komparacije medu grupama. Vrednosti otpornosti na lom restauriranih
zuba su analizirane parametarskim Student t-testom.

Za bioloske analize podataka, statisticka poredenja su vrSena pomocu programa R, RStudio i
Tidyverse paketa koris¢enjem one-way ANOVA testa sa “Tukey post-hoc testom ili pomocu Student
t-testa.

Za sve statisticke analize primenjen je prag znacajnosti od 0,05.
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IV Rezultati i diskusija
14. Nanodestice kalcijum-fosfata dopirane jonima Mg2" i/ili Sr** sintetisane na 150 °C

U prvom delu doktorske disertacije su predstavljeni rezultati koji pokazuju uticaj mono- i
binarnog dopiranja jonima magnezijuma i/ili stroncijuma na morfologiju i sastav hidrotermalno
sintetisanog hidroksiapatita. Ispitan je uticaj binarnog dopiranja variranjem udela magnezijuma u
intervalu 3-6 mol.%, odnosno 1-5 mol.% stroncijuma, tako da je ukupni udeo dopanata bio u opsegu
6-11 mol.% u odnosu na koli¢inu kalcijuma. Uticaj istovremenog prisustva oba dopanta na
morfologiju, fazni i elementni sastav i strukturu je poreden sa efektima monodopiranja.

U Tabeli 7 prikazani su rezultati analize elementnog sastava dobijenih kalcijum-fosfatnih
prahova sa razli¢itim sadrzajem dopanata. Potvrdeno je prisustvo dopanata u svim prahovima, ali
odnos (Ca+M)/P (gde je M = Sr, Mg) je bio manji od stehiometrijskog Ca/P = 1,67 §to ukazuje na
nastanak kalcijum-deficitarnog hidroksiapatita. O¢ekivano, sa porastom nominalne koli¢ine dopanata
dodate u prekusorsku smesu rastao je i detektovani sadrzaj dopanata u prahovima. Pri istom
nominalnom sadrzaju jona magnezijuma i stroncijuma u prekusorskoj smesi (5 mol.%) znacajno veca
koli¢ina stroncijuma je inkorporirana (1,81 at.% Sr?* jona u Sr5 uzorku) u odnosu na koli¢inu
magnezijuma (0,41 at.% Mg?* jona u Mg5 uzorku), §to potvrduje veéi afinitet jona stroncijuma u
odnosu na jone magnezijuma ka supstituciji jona kalcijuma u strukturi hidroksiapatita [65,164,165].

Posmatrajuci elementni sastav prahova u nizu Mg5-Sr1Mg5-Sr5Mg5 vidi se da inkorporirana
koli¢ina Mg raste sa porastom sadrzaja Sr, iako je nominalni sadrzaj Mg konstantan. Isti rastu¢i trend
se primecuje i u slucaju stroncijuma u nizu Sr5-S5Mg3-Sr5SMg6. Na osnovu ovoga se zakljucuje da
binarno dopiranje hidroksiapatita jonima Sr*" i Mg?* omogucava inkorporiranje vece koli¢ine jona u
odnosu na monodopiranje istim jonima.

Tabela 7. Elementni sastav sintetisanih prahova [152]

Uzorak [af‘:/;] P [at.%] [af";/;] [jt.l ;,/ ocl;‘lli/(}):‘ (Cag;;fsl o

sr5 | 1518 1230 181 / 1,23 1,38

Mg5 | 1845 1437 / 041 128 131
SriMg5 | 17,74 1439 056 050 123 1,31
Sr3Mg3 | 17,11 1411 133 030 121 1,33
SrsMg3 | 16,68 1432 2,11 038 1,16 1,34
SrsMgd | 1657 14,68 209 048 1,13 1,30
SrsMg5 | 16,65 14,65 217 069 1,07 1,26
SrsMg6 | 1452 1452 2,17 086 1,00 121

Poznato je da kod jednojonske supstitucije Ca** jona jonima manjeg polupre¢nika, kao $to je
jon Mg?*, dolazi do sabijanja kristalne reSetke hidroksiapatita, $to je u suprotnosti sa supstitucijom
ve¢im jonima kao $to je Sr** gde dolazi do relaksiranja atoma u neposrednoj okolini i ekspanzije
kristalne reSetke [166]. Kao Sto je ve¢ re€eno, u strukturi HAP postoje dve pozicije Ca*" jona:
stubasta Ca-I pozicija sa koordinacionim brojem 9 i Ca-II pozicija sa koordinacionim brojem 7 koja
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se nalazi duz hidroksilnog kanala. Katjoni malog prec¢nika teZze da zauzmu mesta sa manjim
koordinacionim brojem kako bi smanjili elektrostaticko odbijanje okolnih anjona, dok ve¢i katjoni
imaju tendenciju da zauzmu pozicije sa ve¢im koordinacionim brojem, kako bi formirali viSe jonskih
veza sa susednim anjonima [167,168].

Pretpostavlja se da mali joni Mg?" zauzimaju Ca-II pozicije duZ hidroksilnog kanala, dok se
veéi joni Sr?" smestaju u vece Ca-I pozicije ¢ime se smanjuju naprezanja u kristalnoj reSetki i
uravnotezuje distorzija kristalne reSetke. Moguce je da se na ovaj na€in kompenzuju naprezanja koja
nastaju sabijanjem HAP reSetke usled prisustva Mg?* jona, $to omogucava inkorporiranje vece
koli¢ine dopanata u HAP strukturu u poredenju sa monodopiranjem. Domeni bogati magnezijumom
duz hidroksilnog kanala imaju znaCajan uticaj na termalnu destabilizaciju apatita i podsticu njegovu
faznu transformaciju u visokotemperaturnu 3-TCP fazu [60,63].

Na Slici 20 prikazani su difraktogrami sintetisanih prahova sa identifikovanim fazama i
obelezenim odgovarajué¢im karakteristiénim kristalnim ravnima za HAP fazu (uzorak Sr5) i B-TCP
fazu (Sr5Mg6 uzorak). Na osnovu XRD analize prahova moze se uociti da monodopirani Mg5 i Sr5
prahovi pokazuju difrakcione maksimume karakteristicne samo za apatit, odnosno da imaju
monofaznu apatitnu strukturu. Sa druge strane, kod svih binarno dopiranih prahova mogu se uociti
pored difrakcionih maksimuma karakteristi¢nih za HAP i difrakcioni maksimumi koji odgovaraju f3-
TCP fazi odnosno svi Sr,Mg-dopirani prahovi dobijeni u ovoj disertaciji imaju bifaznu kalcijum-
fosfatnu strukturu.

Difrakcioni maksimumi B-TCP faze postaju sve intenzivniji u nizu SrSMg3 - SrSMg4 -
Sr5Mg5 - Sr5SMgb6, i B-TCP faza postaje dominantna faza kod uzorka Sr5Mg6, §to pokazuje da je
nastanak B-TCP faze favorizovan sa povecanjem sadrZzaja Mg?* jona u strukturi. Medutim, treba
napomenuti da pored koli¢ine magnezijuma na faznu transformaciju HAP u B-TCP utic¢e i ukupna
koli¢ina prisutnih supstitucijskih katjona, ¢ime je doSlo do destabilizacije apatitne strukture i
formiranja B-TCP faze, $to je u skladu sa ve¢om sposobnoscu 3-TCP strukture da primi supstitucijske
katjone.

Naime, romboedarska B-TCP struktura poseduje veci broja slobodnih Ca-pozicija u odnosu
na heksagonalu strukturu HAP (pet u poredenju sa dva), uz to samo polovina Ca-IV mesta u B-TCP
je zauzeta omogucavajuéi inkorporiranje vece koli¢ine katjona [86,169,170]. Prema literaturi,
supstitucijski katjoni dvovalentnih elemenata u B-TCP reSetki zauzimaju Ca-IV i Ca-V pozicije, pri
¢emu je pronadeno da Mg?" joni preferabilno zauzimaju Ca-V poziciju, a Sr** joni Ca-IV poziciju
zbog veceg koordinacionog broja [69]. Matsunaga i autori su takode prethodno utvrdili da je energija
formiranja defekta negativna za Mg?* jon u poziciji Ca-V, i za Sr** jon u poziciji Ca-1V, §to je vezano
za termalnu stabilnost dopiranog B-TCP u vodenoj sredini, ¢ime se potvrduje zakljucak da zajednicko
prisustvo jona stroncijuma i magnezijuma sinergetski favorizuje nastanak B-TCP faze [171].

Kristalografskom analizom sintetisanih prahova uta¢njavanjem strukture pomocu Powder
Cell softvera odredena je kvantifikacija faza, parametri kristalnih resetki HAP i B-TCP, veli¢ina
kristalita i naprezanje u kristalnoj resetki, koji su prikazani u Tabeli 8. Veli¢ina kristalita se smanjivala
sa povecanjem ukupne koli¢ine dopanata $to je dovelo do veceg uticaja nano-efekata na izgled
difrakcionih maksimuma za vrednosti 26 u rasponu 30° to 35° kod uzorka Sr5SMg5 i Sr5SMg6 (Slika
20). Iako je kristalinicnost smanjena, prilikom kristalografske analize nije pronadeno prisustvo
amorfne faze. Zbog nejednake kristalini¢nosti prahova nije mogucée uociti jasan trend promene
parametara reSetke i naprezanja sa povecanjem koli¢ine dopanata, ali se moze izvesti generalni
zakljucak da je naprezanje u HAP reSetki kod binarno dopiranih prahova nesto manje (0,10-0,26%)
nego naprezanje kod monodopiranih prahova (0,30-0,33%).

Ovo smanjenje naprezanja u HAP resetki je bilo prac¢eno nastankom B-TCP faze, §to se moze
1 kvantitativno videti u Tabeli 8. Osim toga, parametri reSetke a i ¢ kod HAP faze su povecani u
poredenju sa teorijskim vrednostima kod svih sintetisanih prahova osim Sr5SMg6. Parametar a kod j3-
TCP resetke je bio povecéan, dok je parametar ¢ smanjen kod vec¢ine uzoraka, $to moze biti posledica
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simultanog dopiranja jonima razli¢ite veli¢ine. Smanjenje veli¢ine parametara reSetke kod obe faze u
slu¢aju Sr5Mg6 uzorka je verovatno posledica velike koli¢ine inkorporiranih Mg?* jona.
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Slika 20. Difraktogrami sintetisanih prahova sa oznacenim difrakcionim maksimumima za
karakteristicne kristalne ravni [152]
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Tabela 8. Kvantitativni fazni sastav, parametri reSetke, velicina kristalita i naprezanje u kristalnoj
resetki kod sintetisanih prahova, odredeni utacnjavanjem strukture pomocu Powder Cell softvera

[152]
a=b Velicina Naprezanje
Uzorak  Fazni sastay 1A] c[A] kristalita P [(yz] J
[nm] ’

Mg5 100% HAP 9,4378  6,8793 26,64 0,3048
76% HAP 9,4310  6,8691 24,87 0,2524

SriMg5
24% B-TCP 10,4116 37,2029 46,59 0,3454
77% HAP 9,4451 6,8858 20,15 0,2166

Sr3Mg3
23% B-TCP 10,4742 37,2689 13,16 0,4401
Sr5 100% HAP 9,4607  6,9005 22,90 0,3258
76% HAP 9,4542  6,9033 17,52 0,0999

Sr5Mg3
24% B-TCP 10,4666 37,3140 24,16 0,1421
65% HAP 9,4506  6,8907 28,25 0,1520

Sr5Mg4
35% B-TCP 10,4451 37,3846 29,41 0,2895
50% HAP 9,4782  6,9178 16,69 0,2646

Sr5Mg5
50% B-TCP 10,4661 37,4948 35,54 0,0462
43% HAP 9,3930  6,9045 15,02 0,2344

Sr5Mg6
57% B-TCP 10,3701 37,0606 51,85 0,1589

Morfologija kalcijum-fosfatnih prahova mono- i binarno dopiranih jonima stroncijuma i
magnezijuma sintetisanih hidrotermalno je prikazana na Slici 21. Uocava se da se sferi¢ni aglomerati
veli¢ine 1-1,5 um sastoje od Cestica nanometarskih dimenzija. Kao $to se moze uociti, vrsta i koli¢ina
prisutnih dopanata ima znacajan uticaj na veli¢inu i oblik ovih nanoCestica. Naime, supstitucija Ca**
jona ve¢im Sr?* jonima dovodi do ekspanzije reSetke i stimulisanja rasta HAP kristala duz ¢ ose, $to
za posledicu ima izduzeni Stapicasti oblik Cestica Sr-dopiranog HAP [65,172]. Suprotno tome, pored
Cinjenice da mali Mg?* joni ulaze u strukturu HAP i komprimuju reSetku, oni mogu i da budu
adsorbovani na povrsini HAP kristala ¢ime se inhibira rast kristala u ¢ pravcu, rezultujuéu sa mnogo
kra¢im 1 sfericnim Cesticama [63,65]. Zahvaljujuci tome uzorci sa velikim sadrzajem Sr (Sr5 i
S5Mg3) pokazuju nesto duze nanocestice, u poredenju sa uzorcima sa visokim sadrzajem Mg (Mg5
1 Sr1Mg5). Povecavanjem ukupne koli¢ine dopanata u binarnim Sr,Mg-HAP prahovima morfologija
se menjala u skladu sa faznim sastavom, tako da ima Stapicasti oblik kod prahova gde je apatitna faza
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dominantna (Sr1Mg5, Sr3Mg3, Sr5SMg3), dok sa porastom sadrzaja 3-TCP faze je morfologija sve
vise bila sferi¢na stvarajuci oblik aglomeratnih Cestica nalik karfiolu.

500 nm 500 nm

500 nm 500 nm

Slika 21. Morfologija cestica sintenisanih prahova hidrotermalno: a) Sr5, b) Mg5, c) SriMg5, d)
Sr3Mg3, e) SrSMg3, f) Sr5Mg4, g) SriMg5, h) Sr5Mg6 [152]

15. Sinterovani kompakti kontrolisane poroznosti na bazi kalcijum-fosfata sintetisanih na
150 °C dopirani jonima Mg?* i/ili Sr**

U ovoj sekciji su koriS¢eni prahovi sintetisani i okarakterisani u sekciji 14, njihovim
oblikovanjem u cilindricne kompakte i daljim sinterovanjem dobijeni su sinterovani kompakti
kontrolisane poroznosti na bazi kalcijum-fosfata dopiranih jonima magnezijuma i/ili stroncijuma.

Zagrevanjem kalcijum-deficitarnog hidroksiapatita na temperaturama visim od 800 °C,
odnosno 1125 °C dolazi do fazne transformacije HAP u 3-TCP i a-TCP fazu, redom. Faza a-TCP je
najrastvorljivija faza u nizu, ali takode i mehanicki najslabija, pa je kod biomaterijala namenjenih za
primenu pod opterecenjem poZzeljno izbegavati B—a transformaciju. Sa druge strane, da bi se
eliminisala poroznost, odnosno dobila gusta struktura sinterovanog materijala i eliminisala poroznost,
neophodno je primeniti visoke temperature sinterovanja. Jedan od na¢ina kako moze da se prevazide
ovaj problem, jeste dopiranje HAP jonima magnezijuma koji favorizuju nastanak B-TCP faze, ali i
tako Sto pomeraju temperaturu transformacije -TCP u a-TCP ka viSim temperaturama [9,69]. Na
ovaj nacin se omogucava uspesno sinterovanje na visokim temperaturama bez pojave a-TCP faze,
Sto je potvrdeno i u ovoj disertaciji (Slika 22).

Jo$ uvek ne postoji konsenzus kako joni stroncijuma uti¢u na termalnu stabilnost HAP s
obzirom da u literaturi postoje opreéni rezultati koji pokazuju sa jedne strane da joni Sr** stabiliSu
HAP, a sa druge da stabiliSu B-TCP strukturu. U radovima Curran i autora [76] i Renaudin i autora
[173] pokazano je da dopiranje jonima Sr** dovodi do stabilizacije B-TCP faze, dok je u radovima
Mardziah i autora [174] kao i Kavitha i autora [175] pokazano da prisustvo Sr** jona stabilise HAP
strukturu i odlaze njegovu transformaciju u B-TCP pri zagrevanju na 900 °C, odnosno 1100 °C.
Ocigledno je da efekat stroncijuma na fazni sastav nakon termi¢kog tretmana znacajno zavisi od
metode sinteze Cestica HAP i koli¢ine inkorporiranog Sr.
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Na Slici 22 prikazani su difraktogrami kompakata sinterovanih na 1200 °C, identifikovane
faze 1 obelezene karakteristi¢ne kristalne ravni za HAP (Sr5 uzorak), B-TCP (Sr5SMg6 uzorak) i za a-
TCP (Sr5 uzorak).

Rezultati prikazani u ovoj disertaciji pokazuju da supstitucija 5 mol.% Ca** jonima Sr** pri
hidrotermalnoj sintezi HAP (150 °C, 6 bar) dovodi do stabilizacije apatitne strukture i njene dalje
transformacije u a-TCP fazu pri sinterovanju na 1200 °C. Ukoliko se uporedi fazni sastav Sr5 sa
sastavom nedopiranog cHAP [150] nakon sinterovanja na 1200 °C moze se uociti nizZi stepen
kristalini¢nosti, ve¢i sadrzaj a-TCP faze i potpuno odsustvo B-TCP faze. Na osnovu ovih rezultata
moze se zakljuciti da inkorporiranje jona stroncijuma u hidrotermalno sintetisani HAP dovodi do
stabilizacije a-TCP faze.

Prethodno su Imrie i autori pokazali da simultano dopiranje HAP jonima stroncijuma i
magnezijuma reakcijom u ¢vrstom stanju dovodi do uspesne stabilizacije B-TCP faze [62], dok je sa
druge strane u radu Scalera i autora [93] pokazan potpuno suprotan trend stabilizacije apatitne
strukture. Na XRD difraktogramima svih binarno dopiranih HAP uzoraka dobijenih u ovoj disertaciji
se vide karakteristi¢ni difrakcioni maksimumi za B-TCP fazu, dok je HAP faza prisutna u maloj
koli¢ini (uzorci Sr1Mg5, Sr3Mg3, Sr5Mg3) ili potpuno odsutna. Ovi rezultati ukazuju da simultano
dopiranje Sr*" i Mg?" jonima pri hidrotermalnoj sintezi HAP dovodi do stabilizacije B-TCP faze i
pomeranja njene transformacije u a-TCP ka viSim temperaturama.
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Slika 22. XRD difraktogram Sr i/ili Mg dopiranih HAP kompakata sinterovanih na 1200 °C (radi
jasnoce karakteristicne kristalne ravni za o-TCP i HAP su obelezene na Sr5 uzorku, a za -TCP
na SrSMg6 uzorku) [152]
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Na Slici 23 je prikazana mikrostruktura prelomne povrSine sinterovanih kalcijum-fosfatnih
kompakata. Mikrostruktura keramic¢kih kompakata znacajno zavisi od faznog sastava i parametara
procesiranja kao S$to su visina primenjenog pritiska tokom presovanja, temperatura i vreme
sinterovanja, ali i od morfologije polaznih Cestica odnosno prisustva mekih i tvrdih aglomerata koji
uticu na sposobnost organizacije Cestica prilikom presovanja. Sa povecanjem koli¢ine dodatog
magnezijuma, kalcijum-fosfatne nanocestice su bile sve gusce pakovane u sferi¢ne aglomerate, $to je
uticalo na njihovu organizaciju prilikom presovanja i dovelo do zaostale poroznosti u strukturi
odnosno smanjene gustine sinterovanih uzoraka (Slika 23). Na Slici 24 prikazane su mikrografije
termicki nagrizenih, prethodno ispoliranih povrSina sinterovanih kalcijum-fosfatnih kompakata, dok
suu Tabeli 9 date vrednosti srednje veli¢ine zrna, srednje veli¢ine pora, gustine i relativnog linearnog
skupljanja.

Slika 23. FESEM mikrografije mikrostrukture preloma uzoraka sinterovanih na 1200 °C: a) Sr3, b)
Mg5, c) SriMg5, d) Sr3Mg3, e) SrSMg3, 1) SrSMg4, g) SriMg5, h) Sr5Mg6 [152]

Spum -

Slika 24. FESEM mikrografije termicki nagrizenih uzoraka sinterovanih na 1200 °C: a) Sr5, b)
SrdMg3, c) Sr5Mg4, d) Sr5Mg5, e) Mg), f) SriMgS5, g) Sr3Mg3 [152]
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Kalcijum-fosfatni kompakti koji sadrze magnezijum u strukturi su imali veéu gustinu u
odnosu na Sr5 uzorak (Tabela 9) sve do odredenog ukupnog sadrzaja dopanata (n=9, uzorak SrSMg4),
nakon Cega je gustina znacajno opala. Relativno linearno skupljanje (RLS) binarno dopiranih
kalcijum-fosfatnih kompakata nakon sinterovanja na 1200 °C je opadalo u nizu Sr5SMg3-Sr5Mg4-
Sr5Mg5-SrSMg6 sa 17,3 na 10,2% $to je u skladu sa mikrografijama mikrostrukture preseka
kompakata.

Tabela 9. Srednja velicina zrna (SVZ), srednja velicina pora (SVP), gustina, relativno linearno
skupljanje (RLS) kalcijum-fosfatnih uzoraka sitnerovanih na 1200 °C [152]

Uzorak SVZ [um]  SVP [um] p [g/cm’] RLS [%]
Srs 0,50 0,97 2,73 16,6
Mg5 0,40 0,61 2,89 17,8
SriMgs5 0,45 0,62 2,80 17,0
Sr3Mg3 0,40 0,72 2,93 17,8
Sr5Mg3 0,40 0,71 2,85 17,3
Sr5Mg4 0,63 0,64 2,76 17,0
Sr5Mgs5 1,85 1,93 2,53 15,3
Sr5Mg6 / / 2,15 10,2

Srednja vrednost veli¢ine zrna monodopiranog Sr5 je bila skoro 60% veca u odnosu na
veli¢inu zrna kod Mg5 (Slika 24, Tabela 9), $to potvrduje da Mg?* joni imaju inhibiraju rast zrna u
HAP strukturi [70]. Srednja veli¢ina zrna kod binarno dopiranih uzoraka je iznosila oko 0,40-0,45
pum u slucaju Sr1Mg5, Sr3Mg3 1 Sr5SMg3, i dalje je rasla sa povecanjem ukupnog sadrzaja dopanata,
pa je tako srednja veli¢ina zrna kod Sr5SMg5 iznosila 1,85 um. Srednja veli¢ina pora je bila manja
kod monodopiranog Mg5 nego kod Sr5 uzorka (0,61 u odnosu na 0,97 um), dok je veli¢ina pora kod
binarno dopiranih kalcijum-fosfata bila u opsegu 0,62-0,72 pm osim u slucaju Sr5Mg5 gde je ona
bila zna¢ajno veca i iznosila 1,93 pum.

Moze se zakljuciti da simultano dopiranje jonima Sr** i Mg?" do ukupnog sadrZaja od 10
mol.% doprinosi smanjenju prosecne veli¢ine zrna, potpomaze denzifikaciju i povecava stepen
relativnog linearnog skupljanja u poredenju sa monodopiranim HAP sa 5 mol.% Sr?*. Najvece
vrednosti relativnog linearnog skupljanja i gustine su uocene kod uzorka Sr3Mg3 — 17,8% 1 2,94
g/cm?, $to predstavlja 95 % teorijske gustine za B-TCP.

Mehanicka svojstva materijala, odnosno tvrdoc¢a po Vikersu i zilavost loma materijala na bazi
HAP i BCP mogu da variraju u opsegu 1,2-13,6 GPa i 0,9-1,75 MPa-m'?2 [150,176,177]. Vrednosti
tvrdo¢e po Vikersu i Zilavosti loma dopiranih kalcijum-fosfatnih kompakata dobijenih u ovoj
disertaciji se nalaze u pomenutim opsezima. Mg5 uzorak je pokazao znacajno vecu tvrdocu po
Vikersu u poredenju Sr5 (4,78 GPa u poredenju sa 3,74 GPa) kao posledica manje poroznosti i manje
veli¢ine zrna kod uzorka Mg5. Binarno dopiranje HAP jonima Sr** i Mg?" je znadajno poboljsalo
tvrdo¢u materijala suzbijanjem nastanka o-TCP faze prilikom sinterovanja u poredenju sa
nedopiranim HAP dobijenim slicnom metodom (3,71 GPa) [114].
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U poredenju sa Sr5, simultano prisustvo Sr?* i Mg?* jona je znacajno smanjilo poroznost i
srednju veli¢inu zrna, kao i inhibiralo nastanak a-TCP faze, $to je rezultovalo znacajno visim
vrednostima tvrdo¢e po Vikersu (p<0,05) (Slika 25). Svi dopirani uzorci sa ukupnom koli¢inom
supstitucijskih jona n<10 mol.% su imali slicnu tvrdocu, sto je u skladu sa njihovim slicnim
veli¢inama zrna i pora. Medutim, kada je koli¢ina supstitucijskih jona dalje povecavana, srednja
veli¢ina zrna je viSe nego udvostruena, a mikroporoznost povecana. Velika zrna i pore u
mikrostrukturi, zajedno sa pojavom pukotina koje se prostiru kroz zrna usled abnormalnog rasta zrna
Sr5Mg5 uzorka je dovelo do znacajnog smanjenja tvrdoce u poredenju sa uzorcima sa manjim
sadrZajem dopanata. Dalje povecanje koncentracije Mg?" jona je dovelo do visoko porozne strukture
Sr5Mg6 male gustine (2,15 g/cm?) kao posledica nepotpune densifikacije.
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Slika 25. Tvrdoca po Vikersu i Zilavost loma sinterovanih kompakata na bazi HAP dopiranog
Jjonima Sr** i Mg?*, * - statisticka znacajnost p<0,05 [152]

Zilavost loma kod svih binarno dopiranih Sr,Mg-HAP sinterovanih kompakata je bila sli¢na
(p>0,05) kao i kod monodopiranih HAP, kao i nedopiranog HAP dobijenog sli¢nom metodom [114].
Dobijene vrednosti za Zilavost loma kod Sr,Mg-HAP sinterovanih materijala su slicne prethodno
literaturnim vrednostima za dentin kod ljudi, koji je bio u opsegu 1,13-2,02 MPa-m!’? [178], $to ¢ini
sinterovane Sr,Mg kompakte pogodnim materijalima za primenu u restaurativnoj stomatologiji u vidu
dentalnih inserata za zamenu dentina.

16. Uticaj parametara sinteze prahova na krajnja svojstva sinterovanih kompakata

U ovoj sekciji je ispitan uticaj parametara sinteze dopiranih prahova HAP na svojstva
sinterovanih kompakata. Uslovi hidrotermalne sinteze za dobijanje prahova HAP su varirani u
rasponu od 150-180 °C odnosno opsegu pritisaka od 6-12 bar. U tu svrhu izabrani su prahovi sledec¢eg
sastava: nedopirani HAP kao kontrola (cHAP), monodopirani Mg5 i binarno dopirani HAP sastava
Sr1Mg5. U nastavku su dati fazni sastavi i rezultati mehanickih ispitivanja kompakata presovanih na
300 MPa uniaksijalno i sinterovanih na 1200 °C fabrikovani polaze¢i od prahova dobijenih na
razli¢itim temperaturama. Na difraktogramima sinterovanih materijala se ne uocava jasan trend
uticaja temperature sinteze na fazni sastav nakon sinterovanja, pa tako kod nedopiranog HAP su fazni
sastavi sli¢ni za uslove sinteze 150-160 °C gde je HAP dominantna kristalna faza i za 170-180°C gde
po intenzitetu dominiraju difrakcioni maksimumi karakteristi¢ni za o-TCP, ali se i medusobno
razlikuju u koli¢ini prisutne B-TCP faze (Slika 26). Sa druge strane, kod Mg5 jedina temperatura koja
,odskace* je 160 °C gde se javlja znacajno veéi sadrzaj HAP faze, a kod SrIMg5 uzorka je fazni
sastav sinterovanih kalcijum-fosfatnih kompakata sli¢an za temperature sinteze 160-170 °C, a
razlikuje se od faznog sastava kompakata gde je kao polazni prah koris¢en Sr1Mg5 sintetisan na 150
°C ili 180 °C, koji sadrze i sekundarnu HAP fazu.
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Slika 26. Uticaj parametara sinteze na fazni sastav sinterovanih kompakata nedopiranog (cHAP) i
kalcijum-fosfata monodopiranih jonima Mg>* (Mg5) ili jonima Sr** i Mg>* (SriMg5)
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Temperatura sinteze nije znacajno uticala na tvrdo¢u sinterovanih kompakata cHAP
(p=0,6038), dok je kod Mg5 i Sr1Mg5 temperatura imala znac¢ajnu ulogu, pri ¢emu je statisticka
znacajnost bila veca u slucaju Mg5 (Slika 27). Na tvrdo¢u materijala direktno utice veli¢ina zrna,
odnosno sa porastom veli¢ine zrna dolazi do opadanja vrednosti tvrdoée, $to je u skladu sa odredenom
veli¢inom zrna Mg5 1 Sr1Mg5 sinterovanih materijala datih u Tabeli 10. Kod monodopiranog Mg5
se vidi jasan trend smanjenja srednje veliCine zrna sa porastom temperature sinteze sa 150 °C na 180
°C, dok je ovaj trend kod Sr1Mg5 nelinearan tj. najmanja zrna su uoc¢ena u slu¢aju uzorka dobijenog
na 160 °C, a najveca za uzorak sintetisan na 150 °C.
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Slika 27. Mehanicka svojstva kompakata sinterovanih na 1200 °C na bazi nedopiranog HAP
(cHAP), monodopiranog jonima magnezijuma (Mg5) i binarno dopiranog HAP jonima stroncijuma
i magnezijuma (Sr1Mg5) u zavisnosti od temperature hidrotermalne sinteze (150-180 C)

Tabela 10. Srednja velicina zrna mono- i binarno dopiranih kalcijum-fosfatnih kompakata
procesiranih od polaznih prahova sintetisanih hidrotermalno na razlicitim temperaturama

Srednja veli¢ina zrna [pm]
150 °C 160 °C 170 °C 180 °C
Mg5 0,46 +030 035+0,23 0,29+0,28 0,24 +0,20

SriMg5s 041+032 0,29+0,14 0,37+0,17 0,38+0,16
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Istovremeno prisustvo malih i velikih zrna kod Mg5 kompakta na bazi praha sintetisanog na
180 °C (Slika 28) je dovelo do statisticki znacajno vise vrednosti tvrdoce u poredenju sa sintezama
na 1501 160 °C.

. _Mg5 1*5'0"?C_ Mg5 180 °C

Slika 28. Uporedni prikaz uticaja temperature sinteze Mg5 praha na mikrostrukturu Mg5
sinterovanih kompakata

U slucaju binarno dopiranog Sr1Mg5, vrednosti tvrdoce su rasle u skladu sa opadanjem
veli¢ine zrna, a najvisa vrednost je uocena kod uzorka sintetisanog na 160 °C, koja je znacajno visa
u odnosu na Sr1Mg5 sintetisan na 1501 170 °C.

Zilavost loma sinterovanih materijala je imala suprotan trend odnosno opadala je sa
smanjenjem veliine zrna, medutim ove vrednosti se nisu znacajno razlikovale kod cHAP i Mg5
uzoraka. Statisticki znacajno povecanje zilavosti loma je postignuto samo kod binarno dopiranog
Sr1Mg5 dobijenog hidrotermalno na 180 °C u poredenju sa prahovima dobijenim na 1601 170 °C.

Dobijeni rezultati su od izuzetne vaznosti za translaciju rezultata istrazivanja na nivo
industrijske proizvodnje koji zahteva poznavanje parametara sinteze i procesiranja koji mogu uticati
na neujednacenost kvaliteta krajnjeg proizvoda. Na osnovu ovih rezultata moze se zakljuciti da je
precizno kontrolisanje parametara sinteze polaznog praha izuzetno bitno i da razlike u temperaturi od
10 °C mogu dovesti do znacajnih promena u faznom sastavu i mehani¢kim svojstvima krajnjeg
proizvoda, §to moze uticati na krajnju primenu.
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17. Primena sinterovanih kalcijum-fosfatnih kompakata kao dentalnih inserata u
stomatologiji

U prethodnim istrazivanjima Lezaja i autora i Ayoub 1 autora je ispitana potencijalna primena
dentalnih inserata baziranih na HAP kao dentinskih zamenika za ispunu velikih kaviteta zuba u
posteriornoj regiji [113—115]. Buduéi da bi inserti trebalo da budu prekriveni dentalnim kompozitom
kako bi imali dobra zaptivna i estetska svojstva, pored zadovoljavaju¢ih mehanickih svojstava, oni
treba da poseduju i dobru sposobnost vezivanja sa komercijalno dostupnim restaurativnim
materijalima. Ranije je potvrdeno da dentalni inserti na bazi HAP bez prisustva dopanata ostvaruju
odli¢nu vezu sa komercijalnim dentalnim materijalima sa vrednostima jacine veze na smicanje (SBS)
u opsegu od 9,3-14,3 MPa za SBU_TE i 8,2-15,7 MPa za SBU_SE protokol [113-115].

Kao $to je pokazano u prethodnim sekcijama, dopiranje kalcijum-fosfata jonima stroncijuma
1 magnezijuma dovodi do distorzije kristalne reSetke i uticaja na fizicko-hemijska i mehanicka
svojstva materijala. Da bi se dobila gusta keramika sa zadovoljavaju¢im mehani¢kim svojstvima
neophodno je primeniti sinterovanje na temperaturama visim od 1000 °C, usled ¢ega dolazi do fazne
transformacije hidroksiapatita u visokotemperaturne TCP faze. Prisustvo rastvorljive i bioaktivne o-
TCP faze moze biti nepovoljno za primenu kao dentalnog restaurativnog materijala usled pogorSanih
mehanickih svojstava. Kako prisustvo Mg?" jona stabilise B-TCP fazu i odlaZe formiranje a.-TCP,
inserti bazirani na Mg-dopiranom HAP mogu zapravo imati superiornija svojstva u odnosu na cist
HAP. Osim toga, uticaj dopiranja na fazni sastav dovodi do drugacijeg ponasanje prilikom primene
klini¢kih protokola poput kiselinskog nagrizanja.

U nastavku je prikazan uticaj prisustva Sr?* i/ili Mg?* u strukturi CaP na jainu veze inserata
sa komercijalno dostupnim restaurativnim materijalima aplikovanih koriS¢enjem dva klinicka
protokola: bez kiselinskog nagrizanja (eng. self-etch, SE) i sa totalnim kiselinskim nagrizanjem (eng.
total etch, TE) 37% fosfornom kiselinom. Na ovaj nacin je optimizovan tip inserta u vidu faznog
sastava i mehanickih svojstava, tip restaurativnog materijala, kao i1 klini¢ki protokol nagrizanja. Usled
postojanja znacajnih razlika u sastavu i1 svojstvima Mg5 dobijenih na 150 i 160 °C, oba uzorka su
ispitana kao potencijalni dentinski zamenici za primenu u stomatologiji zajedno sa uzorkom Sr5 (150
°C). Pored toga, dalje je ispitana i mogucénost primene binarno dopiranog Sr3Mg3 sinterovanog
kompakta i uporedena svojstva sa monodopiranim HAP insertima Sr5 1 Mg5.

17.1. Monodopirani kalcijum-fosfatni dentalni inserti

Radi lakSeg poredenja u Tabeli 11 je dat pregled svojstava inserata Sr5, Mg5-150 1 Mg5-160.
Dentalni inserti na bazi Sr5 imaju dvofaznu strukturu sa ve¢inskim udelom a-TCP faze, dok kod Mg-
dopiranih figuriSu HAP i B-TCP u razli¢itim odnosima. Imajuéi u vidu razli¢itu hemijsku i mehanicku
postojanost ovih faza, o¢ekivano je da ¢e se drugacije ponasati prilikom kiselinskog nagrizanja za
primenu klini¢kog protokola totalnog nagrizanja, kao i prilikom primene testa na smicanje.

Na Slici 29 su prikazane mikrografije povrSina povrSina dentalnih inserata pre i posle
nagrizanja 37% H3POs u trajanju od 15 s. Na mikrografijama se jasno uocava razliiti stepen
rastvaranja 1 stvaranje mikroporoznosti u zavisnosti od vrste uzorka. Mg5-160 pokazuje
intragranularno rastvaranje u kristalnim zrnima, dok je kod Mg5-150 dominantno rastvaranje po
granicama zrna usled ¢ega su formirane pore u obliku kanala u strukturi. Razlika u rastvaraju ova dva
uzorka verovatno je posledica razli¢itog odnosa HAP/B-TCP faza u strukturi. Kod uzorka Sr5 koji
sadrzi najrastvorljiviju a-TCP fazu, nakon kiselinskog nagrizanja je uoceno prisustvo sfernih pora
ravnomerno rasporedenih po celoj povrsini, dajuci izgled povrsine slican dentinu.

62



Tabela 11. Uporedni prikaz svojstava pojedinih dentalnih inserata (Mg5-160 prethodno ispitan u
master tezi Tamare Mati¢ [118])

Uzorak Fazni sastav HV Kic P RLS
[GPa] [MPam'?]  lgem’]  [%]

Sr5 48% HAP 3,74+ 0,31 0,94 +£0,13 2,80 16,60
52% a-TCP

Mg5-150 20% HAP 4,78 £ 0,15 1,04 £0,10 2,92 17,80
80% B-TCP

Mg5-160 [118] 60% HAP 5,15+0,23 1,00 £ 0,12 3,03 21,70
40% B-TCP

5 jum
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g ¥
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e
Slika 29. Povrsina inserta pre (a-c) i nakon (d-i) kiselinskog predtretmana sa 37% fosfornom
kiselinom u trajanju od 15 s, a,d,g- Mg5-160, b,e,h-Mg5-150, c,f,i- Sr5 [118,179]
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Vrednosti zilavosti loma kod svih inserata se nalaze u opsegu 0,94-1,04 MPa-m'? §to je sli¢no

vrednostima za inserte na bazi nedopiranog HAP [114], kao 1 priblizno vrednostima za dentin koje se
krecu u opsegu 1,13-2,02 MPa-m'? [178]. Srednja vrednost tvrdo¢e uzoraka je zna¢ajno varirala u
opsegu 3,74-5,15 GPa u zavisnosti od tipa inserta. Mg-dopirani inserti bez obzira na temperaturu
sinteze su pokazali zna¢ajno vecu tvrdoc¢u (p<0,05) u odnosu na Sr5 uzorak. Kao $to je u prethodnoj
sekciji pokazano, Sr5 mikrostrukturu ¢ine velika zrna sa prisustvom transgranularnih pukotina koje
dodatno slabe strukturu. Vrednost tvrdoe raste sa smanjenjem veli€ine zrna, a poznato je da
dopiranje HAP Mg?* jonima inhibira rast zrna, $to objasnjava ve¢u tvrdo¢u po Vikersu Mg-dopiranih
inserata u poredenju sa Sr5. Najveca vrednost RLS kod Mg5-160 pokazuje najveci stepen
densifikacije strukture nakon sinterovanja na 1200 °C. Inserti na bazi Mg5-160 su takode pokazali i
najviSu vrednost za tvrdo¢u po Vikersu, $to je verovatno sinergijska posledica hidrotermalnog
tretmana na viSoj temperaturi i dopiranja Mg?" jonima. ViSa temperatura i pritisak tokom sinteze su
uticali na nesto ve¢i sadrzaj Mg?* jona inkorporiranog u prah, $to je dovelo do drugacijeg faznog
sastava 1 mikrostrukture, pre svega smanjene veliine zrna koja je rezultirala povecanjem tvrdoce.
Mehanic¢ka svojstva inserata slicna prirodnom zubu ukazuju da konvencionalni instrumenti u
klini¢koj praksi mogu da se koriste za postavljanje i uklanjanje inserata, kao i adaptaciju njihovog
oblika bez potrebe za ulaganjem u dodatne specifi¢ne instrumente, §to je od velike vaznosti za
klini¢ku primenu.

Sposobnost vezivanja monodopiranih inserata sa hibridnim univerzalnim kompozitom Filtek
7250 aplikovanim sa dva razli¢ita univerzalna adheziva koji sadrze MDP: Single Bond Universal i
Clearfil Universal, kao 1 sposobnost vezivanja sa Maxcem Elite dentalnim cementom na bazi smole
je ispitan koriste¢i SE 1 TE protokole sa 37% fosfornom kiselinom. Adhezivi koji sadrze MDP su
odabrani jer MDP poseduje metakrilne i fosfatne grupe koje mogu da reaguju sa Ca** jonima iz HAP
da nagrade soli [116,117]. Dodatno, hidrofobnost MDP moZe smanjiti permeabilnost vode ¢ime se
smanjuje degradacija usled hidrolize [180].

Vrednosti jaCine veze koju ostvaruju monodopirani inserti sa razliitim restaurativnim
materijalima aplikovanim prema SE i TE klinickim protokolima su prikazani na Slici 30. Svi inserti
su pokazali vrednosti jaCine veze na smicanje u rangu prethodno publikovanih za dentin [181].
NajviSa SBS vrednost monodopiranih inserata je uo¢ena kod Mg5-160 inserta, koja je bila statisticki
znacajno visa u poredenju sa Sr5. Ovo je verovatno posledica sa jedne strane njegove bifazne
strukture bogate HAP-om i odsustva o-TCP faze, a sa druge usled gus¢e mikrostrukture koja je uticala
na mehanicka svojstva i povrSinsko rastvaranje usled kiselinskog nagrizanja inserta.

Rezultati testa jaCine veze restaurativnih materijala i inserata su pokazali postojanje statisticki
znacajne razlike za razliCite inserte (p=0,028) kao i za razli¢ite restaurativne materijale (p<0,001).
Sto se tice tipa inserta, Mg5-160 je ostvario zna¢ajno jatu vezu (10,6 + 4,8 MPa) sa restaurativnim
materijalima u odnosu na Sr5 (8,6 = 1,7 MPa) (p<0,05), dok je Mg5-150 imao vrednosti izmedu ova
dva tipa inserta (9,6 = 4,6 MPa) [179]. Svi ispitani inserti na bazi monodopiranih CaP su imali SBS
vrednosti sa SBU univerzalnim adhezivom slicne onim za inserte na bazi nedopiranih CaP: 10,54-
15,93 MPa u poredenju sa 9,3-14,3 MPa za TE protokol, 1 7,19-15,31 MPa u poredenju sa §8,2-18,5
MPa za SE protokol [113,114]. Mg5-160 je pokazao najviSu srednju vrednost jacine veze (~16 MPa)
medu svim CaP insertima, pri ¢emu je kori§¢en SBU adheziv i TE protokol.

U proseku, SBU adheziv je imao nesto vise SBS vrednosti u poredenju sa Cf adhezivom bez
obzira na primenjen protokol. Medutim, razlika izmedu ova dva adheziva je bila statisticki znacajna
samo u slu¢aju Mg5-160 inserta sa primenom TE protokola. Nedavno je pokazano da Cf ima
znacajno veci ugao kvasenja (manju kvasljivost) sa gledi u poredenju sa SBU adhezivom, $to moze
predstavljati objasnjenje za ostvarivanje bolje veze izmedu inserata bogatih HAP fazom i SBU
adheziva [182].
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Jacdina veze na smicanje [MPa]
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Slika 30. Jacina veze na smicanje dentalnih inserata na bazi monodopiranog HAP sa razlicitim
komercijalnim restaurativnim materijalima (SBU-Single Bond Universal adheziv, Cf- Clearfil
Universal adheziv, Maxcem -Maxcem Elite cement, TE- totalno nagrizanje, SE- samonagrizanje,
AE — kiselinsko nagrizanje). Razlicita velika slova ukazuju na statisticku znacajnost u okviru Mg5-
160 grupe, razlicita mala slova ukazuju na statisticku znacajnost u okviru Mg5-150 grupe, isti
simboli u Sr5 grupi ukazuju na odsustvo statisticki znacajnih razlika [179]

Ukoliko bi svetlosno polimerizujué¢i kompozit bio koris¢en ne samo za prekrivanje inserta ve¢
1 za vezivanje sa dnom kaviteta, sam insert bi predstavljao barijeru za prodor zraka za izazivanje
polimerizacije usled ¢ega bi doslo do nepotpune polimerizacije kompozita, tj. zaostalih toksi¢nih
monomera i oslabljene veze inserta sa dnom kaviteta. Usled toga, ispitana je jaCina veze inserata sa
Maxcem univerzalnim cementom, ¢ija polimerizacija zapo¢inje meSanjem dve komponente cementa
i pokazano je da su SBS vrednosti slicne vrednostima za nedopiran CaP, tj. 3,2-6,3 MPa bez
kiselinskog nagrizanja, odnosno 6,4-8,2 MPa sa kiselinskim predtretmanom [114]. SBS vrednosti u
Maxcem grupi bile su uglavnom znacajno nize nego u slucaju SBU i Cf adheziva (p<0,001), §to je u
skladu sa rezultatima dobijenim za druge CaP-inserte. Znacajno poboljSanje jaCine veze (p<0,05)
kiselinskim predtretmanom je uoceno kod uzorka Mg5-160, §to je u skladu sa rezultatima u radu
Ayoub i autora za nedopirane HAP inserte sa kontrolisanom poroznoscu [114].

Bez obzira na znacajno razli¢it uticaj kiselinskog nagrizanja na izgled povrSine inserta, u
vecini slucajeva izbor protokola nije imao statisticki znacajan uticaj na jacinu veze sa adhezivima.
Suprotno tome, kiselinski predtretman moze biti od velikog znacaja kod primene cemenata na bazi
smole, ali je pokazano da je ovaj efekat zavisan od vrste inserta. Na osnovu ovih rezultata, kiselinsko
nagrizanje se preporucuje kao predtretman kod primene Maxcem cementa sa Mg5-160 dentalnim
insertom [179]. Iako generalno nije uoceno statisti¢ki znacajno poboljSanje jacine veze primenom TE
protokola, zastupljenost adhezivnog loma tokom SBS testa je smanjena. Univerzalni adhezivni
sistemi su poznati da imaju blagu mo¢ nagrizanja §to rezultuje u niZim prose¢nim vrednostima jacine
veze kod SE protokola. Kiselinsko nagrizanje dovodi do stvaranja mikro-retentivne povrsine
dozvoljavajuéi penetraciju adheziva u nastale pore u strukturi inserta. Osim toga, analizom uticaja
nagrizanja na jaCinu veze adheziva sa gledi, pokazano je da postupak kiselinskog nagrizanja
poboljSava hemijski afinitet MDP molekula u adhezivu prema HAP kristalima tako §to povecava
kvasljivost povrSine gledi i1 stvara negativno naelektrisanje ¢ime se ubrzava hemijska reakcija
stvaranja MDP-Ca soli [182].
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Vrsta loma nakon testiranja jaCine veze na smicanje je zavisila od testiranog tipa inserta,
restaurativnog materijala i koriS¢enog protokola (Slika 31). Vecinski je dolazilo do kohezivnog ili
mesSovitog loma, dok je adhezivni tip loma uglavnom bio prisutan kod Sr5 uzorka. Ako se uporede
vrste loma prema vrsti restaurativnog materijala i protokola koji je koriSéen, vidi se da u slucaju
SBU_TE nije doslo do pojave adhezivnog loma uopste, dok je kod Maxcem grupe veéina lomova
bila adhezivna, verovatno usled slabe mo¢i samonagrizanja cementa. Ovu hipotezu dodatno potvrduje
Cinjenica da je posle kiselinskog predtretmana inserata tip loma kod Maxcem cementa postao
uglavnom kohezivni usled mehani¢kog povezivanja cementa sa insertom.

Tip loma u odnosu na insert Tip loma u odnosu na materijal
100 100
P = o
7 2 9 7 7 :
7 7 < a4 7 U
A S I o o
X 50 25 | L
0
25 & $ $ $ s
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0 $ $ ¢ ¢ N .,,,@&(
Mg5-160 Mg5-150  Sr5 &
@ Adhezivni OKohezivni EMeSovitill Lom pre testa @ Adhezivni OKohezivni [@MeSoviti B Lom pre testa
Slika 31. Raspodela tipa loma nakon testiranja jacine veze na smicanje [179]
17.2. Binarno Sr,Mg-dopirani kalcijum-fosfatni dentalni insert

Uzorak Sr3Mg3 je izabran za ispitivanje potencijalne primenu u vidu dentalnog inserta usled
posedovanja najboljih mehanickih svojstava iz grupe Sr,Mg-binarno dopiranih kalcijum-fosfata
razvijenih u ovoj disertaciji. Ispitana je jaCina veze Sr3Mg3 uzoraka sa SBU dentalnim adhezivom i
7250 dentalnim kompozitom uz primenu SE i TE protokola, a rezultati su prikazani na Slici 32 i
predstavljaju srednju vrednost merenja 5 uzoraka.
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Slika 32. Jacina veze na smicanje dentalnih inserata na bazi binarno dopiranog Sr3Mg3 sa
komercijalnim restaurativnim materijalom i tipovi loma nakon testiranja jacine veze na smicanje
(SBU-Single Bond Universal adheziv, TE- totalno nagrizanje, SE - samonagrizanje) [152]
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Dobijene vrednosti bez obzira na primenjeni protokol su u opsegu prethodno dobijenih
vrednosti za inserte na bazi nedopiranih [113,114] i monodopiranih kalcijum-fosfata prikazanih u
prethodnoj sekciji. Lom je bio uglavnom kohezivni i meSoviti, bez prisustva adhezivnog loma. Primer
mesovitog loma nakon testa jacine veze je prikazan na mikrografijama na Slici 33, gde su oblasti
kohezivnog loma u insertu oznacene kao i-f, a adhezivni lom se uofava na mestu delaminacije
adheziva a i inserta i.

Slika 33. SEM mikrografije mesovitog loma Sr3Mg3 dentalnog inserta nakon SBS testa u
SE grupi (a — adheziv, ¢ — kompozit, i — povrsina inserta, i-f — polomljeni insert). Oblasti
kohezivnog loma u samom insertu su obelezene kao i-f, dok je oblast adhezivnog loma u predelu
gde se vidi netaknuta povrsina inserta (i) [152]

Kao $to se moze uociti na mikrografiji preseka inserta (Slika 34) nakon SE protokola
kontaktna povrSina inserta i adheziva je ravna bez prisustva mikroSupljina na povrsini inserta, te ne
dolazi do penetracije adheziva u povrsinski sloj inserta. Sa druge strane, primenom TE protokola
kiselinski predtretman dovodi do stvaranja mikropora dubine 4,5-5 pum, ¢ime se poboljSava
mikromehanicka retencija adheziva na povrsini inserta [152].

Slika 34. SEM mikrografija kontakta Sr3Mg3 dentalnog inserta sa restaurativnim materijalom: a,b)
prelom inserta pripremljenog po SE protokolu, c) poprecni presek inserta po TE protokolu (a-
adheziv, i-insert) [152]

Na Slici 35 je prikazana povrsina inserta pre i posle TE protokola 37% fosfornom kiselinom
u trajanju od 15 s. Kiselinsko nagrizanje dovodi do rastvaranja granica zrna i delimi¢nog nagrizanja
zrna (Slika 35b), Cime nastaje hrapava povrSina inserta. Ova hrapavost omogucéava prodor
restaurativnog materijala u strukturu inserta ostvarujué¢i mikromehanicko povezivanje adheziva sa
insertom, $to ima za rezultat statisticki znacajno jacu vezu kod primene TE protokola (13,5 MPa) u
odnosu na SE protokol (8,5 MPa), daju¢i kao rezultat vrednosti slicne prethodno pokazanim
vrednostima za dentin (12 + 5,7 MPa) [181].
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Slika 35. Mikrostruktura Sr3Mg3 inserta a) povrsina pre nagrizanja, b) povrsina nakon nagrizanja
37% fosfornom kiselinom u trajanju od 15s (TE protokol), c) poprecni presek inserta nagrizenog
37% fosfornom kiselinom u trajnanju of 15s (TE protokol) [152]

17.3. Otpor na lom zuba restauriranih primenom dopiranih kalcijum-fosfatnih
dentalnih inserata

Prethodno je pokazano da primena dentalnih inserata na bazi kalcijum-fosfata smanjuje
polimerizaciono skupljanje kod velikih restauracija zuba [113], ali krtost ovih materijala moZze ipak
negativno uticati na otpornost na lom restauriranog zuba. Cilj ovog dela disertacije je bio da se
uporedi otpornost na lom molara sa velikim kavitetima, restauriranih primenom konvencionalnog
postupka (kontrola) i primenom novog protokola sa dentalnim insertom na bazi dopiranih kalcijum-
fosfata kao dentinskim zamenikom (Sema 1). Na osnovu pregleda literature, ovo je prva studija u
kojoj je ispitan uticaj primene inserata na bazi kalcijum-fosfata na mehanicka svojstva restauriranih
zuba [179].

Odabrani tip inserta je bio monodopirani Mg5-160, a koriSéeni restaurativni materijali
mikrohibridni dentalni kompozit Z250 vezan adhezivom Single Bond Universal (SBU) po protokolu
kiselinskog nagrizanja (TE) za primenu u prekrivnom sloju i Maxcem cement sa kiselinskim
predtretmanom za ostvarivanje veze sa dnom kaviteta. U kontrolnoj grupi koriS¢en je dentalni
kompozit Z250 vezan adhezivom SBU po protokolu selektivnog nagrizanja. Mg5-160 dentalni insert
je izabran zbog superiornijih svojstava u odnosu na ostale inserte u pogledu ostvarivanja najjace veze
sa restaurativnim materijalima kao posledica njegove najvece gustine i bifaznog BCP sastava sa
dominantnom HAP fazom.

7N\

Sema 1. Molar sa okluzalnim kavitetom klase I, restauriran primenom dentalnog inserta: 1)
sloj dentalnog kompozita Z250 vezan adhezivom Single Bond Universal (SBU), 2) dentalni insert,
3) Maxcem cement sa kiselinskim predtretmanom za ostvarivanje veze sa dnom kaviteta
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Kako bi simulirali in vivo starenje restauracije u laboratorijskim uslovima, restaurirani zubi
su podvrgnuti termocikliranju (5-55 °C) tokom 10 000 ciklusa. Prethodno je pokazano da
termocikliranje ima negativan uticaj na svojstva kompozita i adheziva jer topla voda ubrzava
hidrolizu nezasti¢enog kolagena i nedovoljno polimerizovanih oligomera u smoli [183]. Osim toga,
neslaganje koeficijenta termickih Sirenja zuba, smole i punioca u dentalnim kompozitima mogu
dovesti do nagomilavanja naprezanja u restauraciji i stvaranja pukotine na granici restauracije i zuba.

Rezultati su pokazali da je otpornost na lom zuba restauriranih koris¢enjem inserta sli¢na
otpornosti na lom zuba restauriranih po konvencionalnoj metodi: 3,0 + 0,30 kN 1 3,2 + 0,42 kN, redom
(p=0,281). Pri tome dominantni tip loma nakon pritisnog optere¢enja do totalnog loma u obe grupe
je klasifikovan kao katastrofalan (nereparabilan) tj. da zalazi ispod gledno-cementne granice (Slika
36) sa lomom u delu koji zapocinje na granici restauracije i zuba i zalazi u koren zuba, §to je tipicno
za velike 1 duboke kavitete [ 184]. Maksimalna izmerena sila koja se razvija u molarnoj regiji prilikom
mastikacije (Zvakanja) varira u rasponu 300-600 N [185], §to je znacajno manje od sile razvijene u
ovom testu (3000 N), pa stoga €injenica da je lom klasifikovan kao nepopravljiv nije ograni¢avajuci
faktor za klinicku primenu. Prisustvo inserta nije dovelo do negativnog uticaja na otpor na lom
restauriranih zuba u poredenju sa kontrolom, ukazujuéi na slicnu sposobnost ovako restauriranih zuba
da se odupru okluzalnim silama.

Slika 36. Reprezentativni tipa loma klasifikovan kao nepopravljiv kod molara sa okluzalnom
restauracijom klase I: a) korisc¢en protokol sa insertom, b) konvencionalni protokol. Strelice
ukazuju na gotovo neostecenu strukturu inserta koji stiti pulpu nakon loma [179]

Na Slici 37 se vide mikrografije preseka zuba restauriranog primenom inserta, gde se uocava
medusobna interakcija inserta, dentina i restaurativnih materijala. Intimna veza SBU adheziva i
Maxcem cementa sa insertom je ostvarena kroz njihovu penetraciju u poroznu strukturu inserta (bela
strelica na Slici 37 e ukazuje na penetraciju adheziva), Sto omogucava mikromehanicko povezivanje
sa nagriZzenim insertom.
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Slika 37. Presek zuba restauriranog po protokolu koji ukljucuje insert: a-b) prikaz pozicije inserta
u zubu, c) uveéana granica insert-Maxcem-dentin, d-e) uvecana granica insert-adheziv-kompozit.
Bela strelica na slici e) pokazuje na penetraciju adheziva u nagrizenu strukturu inserta koja dovodi
do poboljsane mikromehanicke retencije [179]
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18. Nanocestice mezoporoznog bioaktivnog stakla — nedopirane i dopirane magnezijumom
i stroncijumom

U ovom delu doktorske disertacije je ispitana moguénost sinteze nanocestica mezoporoznog
bioaktivnog stakla binarno dopiranog jonima magnezijuma i stroncijuma modifikovanom
mikroemulzionom sol-gel tehnikom uz primenu ultrazvucnih talasa. Ispitan je uticaj inkorporiranja
jona stroncijuma i magnezijuma na morfologiju, mezoporoznost i bioaktivnost nanocestica
mezoporoznog bioaktivnog stakla. Imaju¢i u vidu multifunkcionalnost ovih Cestica za potencijalnu
primenu u biomedicini, u ovoj sekciji ispitani su i citokompatibilnost na dve vrste humanih ¢elija
primenom 2D i 3D modela kulture ¢elija, sposobnost Cestica da stimuliSu osteogenezu i angiogenezu,
ali i njihova sposobnost da vezu i otpuste antiinflamatorni lek ibuprofen.

18.1.Morfologija, hemijski i elementni sastav, i povrSinska svojstva

Nedopirane i Sr,Mg-dopirane nanocestice mezoporoznog bioaktivnog stakla su uspeSno
dobijene mikroemulzionom sol-gel tehnikom uz primenu ultrazvuc¢nih talasa. XRD analiza (Slika 38)
je potvrdila potpuno amorfnu strukturu ¢estica nakon kalcinacije na 600 °C bez pojave kristalnih faza
Ca0, MgO i SrO, §to ukazuje da su dopanti potpuno inkorporirani u staklastu strukturu MBAG.
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Slika 38. Difraktogram MBAG cestica, cBAG — nedopiran uzorak, SrMgBAG — dopiran jonima
Sr?t i Mgt

Rezultati ICP analize hemijskog sastava dobijenih nanocestica stakla prikazani su u Tabeli
12. Na osnovu hemijske analize uocava se znacajno odstupanje realnog od nominalnog sastava, §to
je 1bilo ocekivano s obzirom na osnovni nedostatak mikroemulzione tehnike odnosno slabu kontrolu
sastava. U bazno katalizovanoj sol-gel sintezi soli katjona se dodaju tek nakon formiranja nanocestica
Si02, pa su katjoni samo adsorbovani na povrSini SiO; do postupka kalcinacije kada bivaju
inkorporirani u strukturu stakla [41,46]. U toku sinteze obavezno je detaljno ispiranje Cestica kako bi
se eliminisala organska faza i sprecila aglomeracija Cestica tokom kalcinacije, Sto nazalost dovodi i
do spiranja adsorbovanih katjona rezultujuéi sastavom koji ¢ini oko 90% SiO». Interesantno, u ovoj
studiji binarno dopiranje Sr** i Mg?" jonima u jednakim nominalnim koli¢inama je dovelo do
inkorporacije znacajno vece koli¢ine MgO nego SrO (4,74 mol.% u odnosu na 0,26 mol.% , redom)
Sto moZe ukazati na favorizovanu adsorpciju Mg?* jona u odnosu na Sr?* and Ca?*. Prema ICP analizi,
ukupan sadrzaj dopanata SrO+MgO u strukturi St(MgBAG je iznosio 5 mol.%. Mapiranje elemenata
na nanocesticama analiziranim pomocu EDS detektora povezanih sa TEM-om je ukazalo na
homogenu raspodelu elemenata u Cesticama, sa najzastupljenijim silicijumom, §to je u skladu sa
hemijskim sastavom (Slika 39).
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Tabela 12. Rezultati ICP analize sastava MBAG Ccestica

Uzorak Sastav Cestica (mol.%)
Si0O; CaO MgO SrO
cBAG 91,61 8,39 / /
SrMgBAG 88,96 6,04 4,74 0,26

Inkorporiranje Sr** i Mg?" u stukturu SrMgBAG destica nije imala znaCajan uticaj na
specificnu povrsinu u poredenju sa cBAG (Tabela 13), ali je dovelo do povecanja ukupne zapremine
pora. Porede¢i dobijene rezultate za cBAG sa MBAG cesticama dobijenim slicnom metodom bez
primene ultrazvuéne sonde [44], mozemo zakljuciti da su ultrazvucni talasi doveli do znacajnog
povecanja ukupne zapremine pora sa 0,29 na 0,84 cm®/g i povecanja specifi¢ne povrsine sa 229 na
386 m?/g (Tabela 13), bez promene veli¢ine Cestica. Sa druge strane, dobijeni sadrzaj CaO u cBAG
je bio nesto manji u ovoj studiji u poredenju sa Cesticama dobijenim u radu Nescakova i autora gde
je sadrzaj CaO iznosio 11,6 mol.% [44].

Velicina Cestica cBAG je bila u rasponu 67 — 164 nm, sa srednjom vrednos¢u 118 nm, dok je
veli¢ina Cestica STMgBAG bila u rasponu 70-156 nm sa srednjom vrednos$¢u od 112 nm (dato kasnije,
Slika 42). U radu Liang i autora pokazano je da veli¢ina sferi¢nih ¢estica MBAG moze da varira u
rasponu 130-250 nm u zavisnosti od koncentracije dodatog amonijaka u toku mikroemulzione sinteze,
Sto dalje uti¢e i da njihova specifi¢na povrsina varira od 685 do 259 m?/g, tim redom [153]. Binarno
dopiranje stroncijumom i magnezijumom je dovelo do povecanog C—potencijala u poredenju sa
cBAG cesticama, a ovaj efekat je bio izraZeniji kada je kao rastvara¢ koriS¢en etanol nego voda
(Tabela 13).

’ cBAG

Ca [wt.%) =7.2

Si [wt. %] = 93.0 Ca [wt.%] =4.3

Sr[wt.%] = 0.3 Mg [wt.%] = 2.4

Slika 39. Elementno mapiranje Cestica nedopiranog cBAG i SrMgBAG pomocu EDS metode
povezane sa TEM-om [186]

72



Tabela 13. Teksturalna svojstva dobijenih cestica MBAG [186]

{—potencijal
Sp Vuk Vmezo Vmikro Dsr, P D maxp [mV]
Uzorak " |mg] [em¥g] [em¥g] [em¥g] [nm] [nm]
etanol H,O

cBAG 386,17 0,8382 0,801 0,114 7,356 6,376 -10 -11,5

StMgBAG 383,40 09235 0,867 0,119 9,530 2919 0,17 -9,49

gde je Sp- specificna povrsina Cestica, Dsr, — srednja veli¢ina pora, Dmax, -velicina
najzastupljenijih pora

Adsorpciono/desorpcione krive prikazane na Slici 40 predstavljaju izoterme tipa IV prema
IUPAC nomenklaturi, sa histerezisnom petljom tipa 3 koja je karakteristicna za mezoporozne
materijale sa uskim porama koje li¢e na proreze. Katjoni - dopanti dodati u toku mikroemulzione sol-
gel sinteze mogu ostvariti elektrostaticku interakciju sa katjonskim surfaktantom, kao $to je CTAB®,
Cijim sagorevanjem nastaje porozna struktura, usled ¢ega dopanti mogu negativno uticati na
poroznost i dovesti do nastanka neuredene mezostrukture [41,187].
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Slika 40. Raspodela velicina pora i adsorpcione/desorpcione krive cBAG (a,b) i SrMgBAG (c,d)
[186]

TEM mikrografije cBAG cestica ukazuju na postojanje crvolike mezostrukture, dok se kod
SrMgBAG uocava prisustvo radijalno rasporedenih dendritnih mezoporoznih kanala [186] (Slika 41).
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Ove strukturne razlike mogu biti posledica veceg broja prisutnih katjona u sistemu i njihove
interakcije sa CTAB, ali mogu biti i posledica duzeg vremena mesanja u toku sinteze STMgBAG u
poredenju sa cBAG usled dodavanja viSe razli€itih soli u razmaku od 30 min [188—190].

Srednja veli¢ina pora kod StMgBAG je veca u odnosu na cBAG (9,53 1 7,56 nm, redom), §to
je zapravo posledica bimodalne raspodele veli¢ina Cestica radijalnih dendritskih mezopora kod
SrMgBAG koje su vece na povrsini Cestica, a manje u centru (Slika 41). lako je najveci broj prisutnih
pora mnogo manji kod StMgBAG (2,92 nm) uzorka nego kod cBAG (6,38 nm), u oba slucaja pore
su u opsegu 2-10 nm koje se smatraju optimalnim za kacenje i otpustanje lekova i1 drugih bioloski
aktivnih molekula [43]. HAADF slike dobijenih Cestica takode potvrduju amorfnu strukturu
nedopiranih 1 dopiranih ¢estica MBAG, §to je u skladu sa prethodno prikazanim difraktogramom na
Slici 38.

100 nm
e

Slika 41. TEM mikrografije i HAADF slike dobijenih mezoporoznih cestica cBAG (a,b,c) i
SrMgBAG (d,e,f); strelice ukazuju na oblik mezopora: nepravilan kod cBAG i radijalno dendritski
oblik kod SrMgBAG [186]

18.2. In vitro bioaktivnost

Bioaktivnost materijala predstavlja njegovu sposobnost da na povrsini nagradi novi sloj
biomimi¢nog HAP (obi¢no karbonantno supstituisanog- HCA) nakon potapanja u simuliranu telesnu
te¢nost (STT). Dopiranje stakala uti¢e na njihovu rastvorljivost, pa samim tim utice i na bioaktivnost
[43,44]. Prethodno je pokazano da dopiranje jonima Mg?* u mezoporoznom bioaktivnom staklu u
binarnom SiO2-CaO sistemu dovodi do inhibiranja bioaktivnosti, odnosno do formiranja amorfnog
sloja CaP [37]. Cak i nakon 14 dana, rezulatati testa bioaktivnosti nisu pokazali da je doslo do
formiranja HCA kada je visSe od 3 mol.%. Mg bilo inkorporirano u MBAG. Sa druge strane,
supstitucija stroncijumom nije ukazala na inhibiciju bioaktivnosti [104,191].

U ovoj disertaciji je potvrdena bioaktivnost mezoporoznih nedopiranih nanocestica stakla 1
Cestica koje sadrze 4,76 mol.% MgO i 0,24 mol.% SrO formiranjem HCA kristala na povrsini Cestica
(Slika 42). Nakon 7 dana u STT, povrsina ¢estica cBAG i StMgBAG je bila hrapava usled rastvaranja
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stakla i precipitacije nanokristala na povrsini, §to je praceno stvaranjem igliastih kristala HCA.
Nakon 14 dana u STT, povrSina ¢estica cBAG 1 StMgBAG je bila potpuno prekrivena debelim slojem
apatitnih kristala potvrdujuéi biaktivnu prirodu MBAG cestica dobijenih u ovoj disertaciji.

Slika 42. Test bioaktivnosti: cBAG (a,b,c) i SrMgBAG (d,e,f) pre potapanja u STT (a,d), nakon 7
dana u STT (b, e), i nakon 14 dana u STT (c,f) [186]

18.3. Profil otpustanja jona

Amorfna struktura silikatnog stakla nastaje gradjenjem Si-O-Si veze preko vezujucéih atoma
kiseonika odnosno povezivanjem SiO4* tetraedara. Dodatak katjona modifikatora, kao §to su Ca?",
Sr?* i Mg?* u strukturu stakla dovodi do prekidanja nekih Si-O-Si veza i umetanja katjona u Supljine,
¢ime slabi struktura stakla i povecava se njegova rastvorljivost. MgO predstavlja intermedijarni oksid,
odnosno u zavisnosti od njegove koli¢ine moze osim prekidanja mreze, takode i da se umetne u
osnovnu strukturu stakla ponasajuci se kao graditelj mreze [192]. Podaci iz literature o uticaju
inkorporiranja Mg na rastvorljivost bioaktivnih stakala ukazuju na smanjenu rastvorljivost kod
topljenih i sol-gel stakala [193—195]. Suprotno, kod nanocestica MBAG stakla dodatak Mg?* je uticao
na povecanje rastvorljivosti $to je pripisano vecoj specifi¢noj povrsini [37]. Rezultati ove disertacije
su pokazali da binarno dopiranje MBAG Sr** i Mg?" jonima dovodi do blagog povecanja
rastvorljivosti, Sto se zakljuCuje na osnovu pronadene viSe koncentracije silicijuma u DMEM
medijumu sa SIMgBAG nego sa cBAG cesticama (59 ppm i1 57 ppm, redom, Slika 43), iako Cestice
imaju gotovo iste vrednosti specificne povrsine. Ovo je u skladu sa ¢injenicom da smanjenje udela
Si0; u MBAG staklima dovodi do smanjene otpornosti na degradaciju [196].

Profil otpustanja jona iz stakla je ispitan u dve vrste ¢elijskog medijuma: DMEM sa niskom
koli¢inom glukoze (DMEM-LG) i DMEM sa visokom koli¢inom glukoze (DMEM-HG) i prikazan
na Slici 43. Nakon 24 h uocen je nagli porast koncentracije silicijuma u oba tipa ¢elijskog medijuma,
ali je nesto visSa koncentracija pronadena kod DMEM-LG, ukazujuéi na bolju rastvorljivost Cestica
MBAG u ovom medijumu. Usled prisustva proteina u ¢elijskom medijumu dolazi do nastanka korona
efekta (eng. protein corona effect) [197], pa samim tim uti¢e i na drugaciju rastvorljivost MBAG
Cestica u dva razlicita ¢elijska medijuma.
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Slika 43. Profil otpustanja jona iz cestica cBAG i SrMgBAG u dva tipa DMEM ¢éelijskog medijuma:
sa visokim sadrzajem glukoze (HG) i sa niskim sadrzajem glukoze (LG) [186]

U slucaju kalcijuma povecéana je koncentracija u svim grupama nakon 24 h, osim u slucaju
¢BAG u DMEM-LG. Visa koncentracija Ca" je otpuStena u DMEM-HG medijumu iz ¢cBAG stakla
nego iz STIMgBAG, §to je u skladu sa njihovim hemijskim sastavom. Kod StMgBAG je potvrdeno
otpuStanje jona Sr?* i Mg?" nakon 24 h, sa ne$to ve¢im vrednostima u slu¢aju DMEM-HG. Nakon 7
dana primecen je pad koncentracije Ca®* i Sr>* jona, §to je verovatno posledica taloZzenja neorganskih
soli 1 njihove eliminacije tokom postupka filtracije, $to je u skladu i sa smanjenjem koncentracije
fosfora. Iz binarno dopiranog STMgBAG je u prvih 24 h otpusteno 4,5-6 ppm Mg?" odnosno 1,2-1,6
ppm Sr?*, u zavisnosti od vrste DMEM medijuma.

Prethodno je pokazano da koncentracija otpustenih jona iz Sr-dopiranog stakla u opsegu 3-6
ppm ima sposobnost da stimuliSe osteogenezu kod humanih MSC (hMSC) [57,58]. Ukupna
koncentracija Mg?* jona u StMgBAG ekstraktima je bila 18-19,5 ppm §to se smatra fizioloskom
koncentracijom Mg?* jona (0,8 mM). Prethodno je ispitan uticaj dodatka Mg?" u rasponu 0,8-10 mM
(19-240 ppm) na osteogenezu kod MSC. U radu Yoshizava i autora je pokazano da 10mM MgSO4
dovodi do poboljSane proliferacije humanih BM-MSC, povecane ekspresije osteogenih gena,
poboljsane proizvodnje ekstracelularnog matriksa i depozicije minerala [51]. Osim toga, u radu Diaz-
Tocados 1 autora pokazano je da povecanjem koncentracije MgCl u opsegu 0,8-1,8 mM dolazi do
povecane proliferacije 1 pro-osteogene diferencijacije pacovskih BM-MSC ¢elija [198].
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18.4. Citokompatibilnost na mati¢nim ¢elijama u 2D kulturi

Citokompatibilnost MBAG cestica sintetisanih u ovoj disertaciji je testirana indirektnom
metodom merenjem metaboli¢ke aktivnosti ¢elija. Kao $to je prikazano na Slici 44, ekstrakti cBAG 1
StMgBAG prahova nisu pokazali citotoksi¢ni efekat na humanim BM-MSC ¢elijama pri
koncentraciji od 1 mg/mL ni nakon 3 dana inkubacije. Nakon 24 h kultivacije ¢elija, grupa u kojoj je
koris¢en osteogeni medijum je pokazala statisticki znacajno povecanje metabolicke aktivnosti u
poredenju sa regularnim medijumom (p=0,015), cBAG (p=0,029) 1 StMgBAG (p=0,006)
ekstraktima. Medutim nakon 3 dana kultivacije, nije uo¢eno postojanje statisticki znacajne razlike u
metaboli¢koj aktivnosti ¢elija u razli¢itim grupama. Dobijene vrednosti za vijabilnost ¢elija su bile
iznad 100%, $to ukazuje ne samo na odsustvo negativnog uticaja na metabolicku aktivnost ¢elija veé¢
i na proliferaciju Celija [186]. Dobijeni rezultati su u skladu sa podacima iz literature koji pokazuju
citokompatibilnost monodopiranih MBAG cestica stroncijumom ili magnezijumom  [105—
107,199,200] kao i binarno dopiranim jonima stroncijuma i magnezijuma [107].
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Slika 44. Metabolicka aktivnost BM-MSC celija u 2D kulturi nakon 1 i 3 dana kultivacije u
regularnom medijumu (RM), osteogenom medijumu (OM), ekstraktima cBAG ili SrMgBAG pri
koncentraciji 1 mg/mL [* p<0,05; **p<0,01] [186]

18.5. Pro-osteogeni potencijal

Aktivnost alkalne fosfataze (ALP) se koristi za ispitivanje rane faze osteogene diferencijacije
in vitro izmedju 5. 1 14. dana inkubacije, dok se bojenje alizarin crvenim S (ARS) koristi za detekciju
mineralizacije ekstracelularnog matriksa koji je karakteristican za kasni stadijum osteogene
diferencijacije [31]. Kao negativna kontrola je koriS¢en regularni medijum. Nakon 7 dana kultivacije
primecen je blag porast ALP aktivnosti kod BM-MSC ¢elija kultivisanih u prisustvu ekstrakata cBAG
1 StMgBAG prahova, kao i osteogenog medijuma u poredenju sa kontrolom, ali bez statisticke
znacajnosti (p>0,05). Kvantifikacija ARS boje je pokazala da je neSto viSa koli¢ina istaloZenog
kalcijuma u prisustvu ekstrakata cBAG i StMgBAG 1 OM u odnosu na kontrolu, $to je u skladu sa
kvalitativnim rezultatima (Slika 45). Medutim, razlika u ARS koncentraciji nije bila statisticki
znacajna ni za jednu grupu u odnosu na kontrolu. Ovi rezultati su u skladu sa vremenom kultivacije
s obzirom da se sedmog dana ocekuje tek pocetak mineralizacije.

Dopiranje MBAG ¢estica jonima Sr** i Mg?" ispitano u ovoj disertaciji nije uticalo znacajno
na osteogenezu BM-MSC ¢elija $to je posledica dosta nize koncentracije Sr** i Mg?* jona otpustenih
iz MBAG &estica u poredenju sa podacima iz literature [48,57,58]. Naime sadrzaj Mg?* jona
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detektovan u SrMgBAG ekstraktu se smatra fizioloskim, a koli¢ina Sr?* jona je bila duplo niza u
odnosu na rezultate studije Naruphontjirakul i autora gde je pokazano da Sr?>* joni u ospegu 3-6 ppm
imaju pozitivan uticaj na osteogenu diferencijaciju humanih MSC ¢elija. Sa jedne strane ovo je
posledica manje koli¢ine dopanata inkorporiranih u cesticama MBAG od ocekivanog, ali i
koncentracije stakla za pripremu ekstrakata koja je iznosila 1 mg/mL [186].

Aktivnost ALP ARS bhojenje
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Slika 45. Aktivnost alkalne fosfataze (ALP) i bojenje minerala alizarin crvenim S (ARS) nakon 7
dana kultivacije BM-MSC Celija u prisustvu regularnog medijuma (RM), osteogenog medijuma
(OM), ekstrakata cBAG i SrMgBAG pri koncentraciji 1 mg/mL [186]
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18.6. Citokompatibilnost na endotelnim ¢elijama u 3D kulturi

Citokompatibilnost ¢estica MBAG je ispitana i na humanim endotelnim ¢elijama EA.hy926
indirektnom metodom primenom ekstrakata, ali u 3D modelu celijske kulture koja omogucava
organizaciju ¢elija u prostoru, za razliku od 2D modela gde ¢elije rastu u jednom sloju. Ovo je od
posebne vaznosti kod endotelnih ¢elija jer njihova sposobnost da se organizuju u tubule ili mreze
ukazuje na pocetak angiogeneze. Kao negativna kontrola kori$¢en je regularni medijum za kultivaciju
¢elija. Nakon 24 h kultivacije, ekstrakti oba tipa stakla su statisti¢ki znacajno povecali metabolicku
aktivnost odnosno vijabilnost EA.hy926 ¢elija u poredenju sa regularnim medijumom, odnosno imali
su slican efekat kao dodatak VEGF. Porast metabolicke aktivnosti od preko 75% je ukazao na
znacajnu stimulaciju proliferacije EA.hy926 ¢elija u grupi cBAG, StMgBAG i VEGF nakon samo
24 h kultivacije. Nakon 3 dana kultivacije, cBAG 1 StMgBAG ekstrakti su statisti¢ki znacajno
povecali metaboli¢ku aktivnost EA.hy926 ¢elija u predenju ne samo sa regularnim medijumom ve¢ i
sa medijom u koji je dodat VEGF (Slika 46).

Kako nije pronadena znacajna razlika medu cBAG i StMgBAG grupama, moze se zakljuciti
da osnovni stimulativni efekat imaju angiogeni joni silicijuma, Sto je u skladu prethodnim
istrazivanjima [201]. Sa druge strane, kao i u slucaju BM-MSC ¢elija, koli¢ina dopanata u StMgBAG
grupi nije bila dovoljna da proizvede znacajan efekat na metabolicku aktivnost EA.hy926 ¢elija u
poredenju sa cBAG grupom.
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Slika 46. Metabolicka aktivnost EA.hy926 ¢elija u 3D Celijskoj kulturi nakon 1, 3 i 7 dana
kultivacije u regularnom medijumu (RM), medijumu sa 100 ng/mL VEGF (VEGF), ekstraktima
cBAG i SrMgBAG pri koncentraciji 1 mg/mL [* p<0,05; ** p<0,01; *** p<0,001] [186]

Nakon 7 dana kultivacije, metabolicka aktivnost EA.hy926 ¢elija je bila veca u prisustvu
ekstrakata cBAG 1 StMgBAG u poredenju sa RM i VEGF, ali ovog puta je tretman u grupi cBAG
pokazao statisticki znacajnu razliku u odnosu na StMgBAG grupu (p=0,027), dok je ¢ak kod VEGF
grupe doslo do znacajnog smanjenja metabolicke aktivnosti EA.hy926 ¢elija (p=0,002 u poredenju
sa cBAG, i p= 0,02 u poredenju sa StMgBAG). Dobijeni rezultati ukazuju da otpustena koli¢ina Sr>*
i Mg?" jona ne samo da nije citotoksi¢na prema EA.hy926 ¢elijama, ve¢ ekstrakti cBAG i StMgBAG
imaju ¢ak stimulativni efekat na vijabilnost i proliferaciju EA.hy926 ¢elija.
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18.7. Pro-angiogeni potencijal

Pro-angiogeni potencijal Cestica je ispitan u 3D ¢elijskom modelu humanih endotelnih
EA.hy926 ¢elija kako bi se ispitao uticaj ekstrakata na organizaciju ¢elija u 3D sredini. Kao pozitivna
kontrola u ¢elijski medijum je dodat VEGF koji pospesuje proliferaciju endotelnih ¢elija i njihovo
grupisanje u tubule i mreze. Morfologija ¢elija je analizirana fluorescentnim mikroskopom za analizu
3D ¢elijske kulture Thunder 3D Cell Imager nakon 3 i 7 dana kultivacije. Zelenom bojom faloidin je
obojen citoskelet ¢elija, a nukleus ¢elija plavom bojom DAPI.

Na Slici 47 mogu se videti slike fluorescentne mikroskopije nakon 3 i 7 dana, gde se uocava
znacajna proliferacija ¢elija izmedu 3. i 7. dana, kao i znacajno veci broj ¢elija u slu¢aju cBAG nakon
7 dana u odnosu na sve ostale grupe, Sto je u skladu sa najve¢om metabolickom aktivnoscu celija
pronadenoj u cBAG grupi. Efekat StMgBAG ekstrakata na EA.hy926 ¢elije je bio slican VEGF grupi,
mada manje izraZen: Celije su se medusobno povezale preko filopodija i pocele da se organizuju u
tubule i mreze sa malim brojem spojenih nodusa, $to moze ukazivati na pocetak angiogeneze, a §to
je 1 o€ekivano s obzirom na prisustvo angiogenih jona silicijuma i magnezijuma u ekstraktima
StMgBAG cestica.
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Slika 47. Morfologija EA.hy926 celija u 3D celijskoj kulturi nakon 3 (a) i 7 (b) dana kultivacije u
regularnom medijumu (RM), medijumu sa 100 ng/mL VEGF (VEGF), ekstraktima cBAG i
SrMgBAG pri koncentraciji 1 mg/mL. Uvecanje 5x, bar = 450 pum [186]
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18.8. Sposobnost vezivanja i otpusStanja lekova

Cestice MBAG mogu efikasno da vezu lekove putem razli¢itih mehanizama: adsorpcijom na
povrsini, vezivanjem unutar mezopora preko kovalentnih ili nekovalentnih veza, ili umetanjem u
zazore izmedju Cestica [27]. Povr§ina MBAG bogata OH" grupama obezbeduje MBAG negativno
povrsinsko naelektrisanje Sto smanjuje sposobnost vezivanja negativno naelektrisanih lekova kao §to
je IBU [202]. Ranije je pokazano da ugradnja oksida metala kao $to su SrO ili MgO u mrezu silicijum-
dioksida povecava kapacitet vezivanja IBU [25] zbog visokog afiniteta izmedu alkalnih
funkcionalnih grupa i kiselih karboksilnih grupa IBU. Pored toga, u nedavno objavljenoj studiji je
pokazano da povecanje koncentracije SrO sa 0,02 na 1 mol.% u hidrotermalno sintetisanim BG
dovodi do veceg kapaciteta vezivanja IBU i produzenog vremena otpustanja leka [191]. Rezultati TG
analize Cestica bez (cBAG 1 StMgBAG) i sa vezanim lekom IBU (cBAG@IBU, StMgBAG@IBU),
kao i nakon 55 h otpustanja IBU su prikazani na Slici 48 a). Na osnovu razlike gubitka mase uzorka
sa IBU i bez IBU odredena je koli¢ina vezanog IBU. Na osnovu ovih rezultata vidi se da se kapacitet
vezivanja IBU blago smanjio nakon dopiranja MBAG Cestica jonima Sr** i Mg?* sa 15 mas.% na 12
mas.% (Slika 48 a)), uprkos tome Sto je ukupna zapremina pora i &-potencijal elektropozitivnija kod
StMgMBAG cestica. Ovaj efekat moze biti posledica manje veliine najzastupljenijih pora (Dmax;)
kod SrMgBAG cestica.

a) TG krive
b) DTG krive
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Slika 48. a) TG krive Cestica mezoporoznog stakla nedopiranog (cBAG) i dopiranog jonima Sr** i
Mg?* (SrMgBAG); pre i posle vezivanja IBU, kao i nakon otpusStanja IBU; b) DTG krive Cestica pre
i posle otpustanja IBU; c) profili otpustanja IBU sa Cestica u 40 mL PBS (pH=7,4) [186]
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Na Slici 48 b) prikazane su DTG krive uzoraka sa IBU i uzoraka nakon 55 h otpustanja leka.
Kod svih uzoraka se uo€ava isparavanje rastvaraca do 200 °C. DTG krive uzoraka sa IBU pokazuju
dva pika karakteristicna za dekompoziciju IBU: I) 220-400 °C i II) 400-500 °C. Ovi pikovi se ne
uocavaju na DTG krivama uzoraka nakon 55 h otpustanja, $to ukazuje da je ukupna koli¢ina leka
otpustena za to vreme.

Dopiranje MBAG cestica moZze da uti¢e na njihovu rastvorljivost u fizioloskoj sredini pa stoga
1 na promenu u kinetici otpustanja lekova [43]. U ovoj disertaciji je pokazano da binarno dopiranje
jonima Sr** i Mg?" dovodi do malo brzeg otpustanja IBU u odnosu na nedopirano mezoporozno staklo
(Slika 48 ¢)). Otpustanje leka je lakSe kod radijalno rasporedenih dendritskih mezoporoznih kanala
usled ¢injenice da su otvoreni pri povrSini Cestice ¢ime je omogucena laksa difuzija leka iz strukture
[190].

Profili otpustanja ibuprofena se mogu podeliti na tri stupnja karakteristicna za MBG Ccestice
[203]. Prvo dolazi do naglog otpustanja fizi¢ki adsorbovanih molekula leka u prvih 6 h eksperimenta,
pri cemu se otpusti 40 mas.% odnosno 52 mas.% IBU sa ¢estica cBAG odnosno SrMgBAG,. Zatim
se u drugom koraku (do 24 h) difuzijom postepeno otpusta lek zarobljen u mezoporama (linearni deo
krive), i u tre¢em koraku se otpuStanje usporava dok se ne dostigne plato. Naglo otpustanje
antiinflamatornog leka, kao §to je ibuprofen, moglo bi brze smanjiti inflamaciju i bol, §to je pozeljno
kod akutnih stanja poput postoperativnog oporavka. Sa druge strane, ako se radi o hroni¢noj upali,
neophodno bi bilo obezbediti sporo, kontrolisano oslobadanje leka.

Iako postoji inicijalno naglo otpustanje IBU sa MBAG cestica, ovaj efekat je mnogo manje
izrazen u poredenju sa podacima iz literature za mezoporozni silicijum-dioksid gde je za kompletno
otpustanje IBU bilo potrebno svega 20 min [204]. Profil otpusStanja ibuprofena dobijen u ovoj
disertaciji je u skladu sa literaturnim podacima otpusStanja razli¢itih lekova sa povrSine
monodopiranih Sr-MBAG i Mg-MBAG C¢estica [103,105,106]. Dodatnom modifikacijom povrSine
Cestica, kao i uslova inkorporacije leka poput tipa rastvaraca i koncentracije leka moze se optimizovati
proces inkorporacije i otpustanja lekova tako da se omoguci kontrolisano otpustanje tokom duzeg
vremenskog perioda.
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19. Procesiranje makroporoznih nosaca ¢elija
19.1. Kalcinisane Cestice dopiranih kalcijum-fosfata

Cestice kalcijum deficitarnog hidroksiapatita tokom kalcinacije podlezu faznoj transformaciji
u bioaktivniju TCP fazu, i kao takve su adekvatne za primenu u biomedicini. Kalcinacija na 1000 °C
u ovoj disertaciji je vrSena sa ciljem dobijanja bioaktivne B-TCP faze bez formiranja velikih
aglomerata. U ovoj sekciji su prikazane kalcinisane ¢estice nedopiranog i binarno dopiranih kalcijum-
fosfatnih prahova koje ¢e dalje biti koris¢ene u vidu bioaktivnih punioca u polimernim kompozitima
ili procesirane u vidu makroporoznih nosaca ¢elija.

Na Slici 49 su date mikrografije ¢estica cHAP i Sr3Mg3 cestica nakon kalcinacije na 1000 °C
u trajanju od 4 h. Tokom kalcinacije Sr3Mg3 i cHAP prahova pri ovim uslovima doslo je do spajanja
Cestica u ¢vrste aglomerate velicine 1-2 um 1 pocetka procesa sinterovanja, odnosno stvaranja zrnaste
strukture Cestica priblizno sferne morfologije, unutar kojih i izmedu kojih je prisutna zaostala
poroznost (Slika 49). Nije uoCen znacajan uticaj prisustva dopanata stroncijuma i magnezijuma na
morfologiju.

Slika 49. Morfologija kalcinisanih cestica a) kalc cHAP, b) kalc Sr3Mg3

Na Slici 50 prikazani su difraktogrami kalcinisanih prahova sa identifikovanim fazama. U oba
slu¢aja uocavaju se difrakcioni maksimumi karakteristi¢ni za HAP i B-TCP fazu, $to ukazuje da je na
1000 °C doslo do fazne transformacije i stvaranja dvofazne BCP kristalne strukture kod oba tipa
Cestica. Za razliku od monofaznog cHAP koji je pre kalcinacije u strukturi imao samo apatitnu fazu,
Sr3Mg3 je imao bifazni sastav sa oko 20 % B-TCP faze (rezultati prikazani u sekciji 1 ove disertacije),
usled cega je ocekivano da nakon kalcinacije Sr3Mg3 poseduje vecu kolicinu B-TCP faze u poredenju

sa cHAP. Ovo se na difraktogramima uocava u vidu izraZenijih pikova B-TCP faze kod kalcinisanog
Sr3Mg3.
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Slika 50. Difraktogrami kalcinisanih cestica (x=HAP, p=[-TCP faza)

19.2. Biokompozitni 3D Stampani makroporozni nosaci éelija

Makroporozni nosaci celija predstavljaju privremene 3D strukture koje imitiraju
mikrookruzenje koStanog tkiva, ¢ime se pospesSuju adhezija, proliferacija i diferencijacija Celija.
Svojstva idealnog nosaca za BTE ukljuCuje biokompatibilnost, kontrolisanu biodegradabilnost,
osteokonduktivnost i osteoinduktivnost, adekvatnu poroznost sa medusobno povezanim porama i
odgovaraju¢im mehanickim svojstvima [8,133]. Poslednjih godina sve viSe se za procesiranje nosaca
¢elija koriste razne metode 3D Stampe.

Mask-stereolitografija predstavlja jednostavnu i jeftinu metodu 3D Stampe sa visokom
preciznosti Stampanja, ali zahteva primenu mastila sa fotosenzitivnim svojstvima [205]. Dok se
polimeri mogu modifikovati tako da imaju fotosenzitivna svojstva, koriS¢enje neorganskih Cestica
zahteva umeSavanje sa fotosenzitivnim polimerom i dobijanje stabilnih kompozitnih suspenzija.
Poli(etilenglikol)-diakrilat (PEGDA) je biokompatibilni fotosenzitivni polimer male viskoznosti i
velike rastvorljivosti $to ga ¢ini idealnim kandidatom za mSLA Stampu makroporoznih nosaca ¢elija.
Kombinacijom PEGDA 1 cestica kalcijum-fosfata mogu se dobiti biokompozitni makroporozni
nosaci ¢elija za primenu u inZenjerstvu kostanog tkiva. U okviru ove sekcije doktorske disertacije
ispitana je mogucénost 3D Stampe mSLA metodom biokompozita na bazi PEGDA 1 sa 20 mas.%
kalcinisanih ¢estica Sr3Mg3-HAP (Sr3Mg3/PEGDA).

Pre Stampanja krajnjeg oblika neophodno je optimizovati parametre Stampe, pre svega visinu
pojedinacnog sloja (4) i vremena izlaganja UV zracima pojedinacnog sloja (#) kako bi se ostvarila
visoka preciznost Stampe. Na Slici 51 je dat prikaz optimizovanih parametara Stampanja za Cistu
PEGDU i kompozit Sr3Mg3/PEGDA. Prisustvo belih cestica CaP dovodi do skretanja UV zraka i
rasipanja svetlosti, usled ¢ega preciznost Stampanja moze biti znacajno pogorsSana, pa je neophodno
odrediti za svaku formulaciju mastila odgovarajue parametre Stampanja. Makroskopski nije
primeceno odvajanje faza kod biokompozitnog mastila ve¢ je postignuta potpuna uniformnost
biokompozitnog 3D odStampanog oblika. Usled postojanja cestica CaP u strukturi kompozit
Sr3Mg3/PEGDA je izgubio prozirnost koja se uocava kod PEGDA70 (Slika 51).
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Slika 51. Preciznost stampanja PEGDA70 i St3Mg3/PEGDA

Na osnovu digitalnog modela makroporoznog nosaca celija sa porama velic¢ine 3,0 i 3,5 mm
dobijeni su odgovarajué¢i 3D Stampani makroporozni nosaci ¢elija na bazi PEGDA70 (Slika 52). Za
dalje eksperimente izabran je model sa porama veli¢ine 3,0 mm. Biokompozitni makroporozni nosaci
¢elija na bazi Sr3Mg3/PEGDA uspesno su dobijeni mSLA 3D Stampom, tako da imitraju
makroporoznu strukturu kostiju (Slika 53).

3,0 mm pore

3,5 mm pore

Slika 53. Makroporozni nosac celija koji imitira strukturu kostiju sa porama od 3,0 mm: a)
PEGDA, b) i ¢c) Sr3Mg3/PEGD
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Tokom poslednjih nekoliko godina ispitan je dodatak razlicitih Cestica kalcijum-fosfata u
PEGDA polimerno mastilo u opsegu 1 mas.% — 42 mas.% [206-210]. Pokazano je da prisustvo
Cestica kalcijum-fosfata dodatno utice na umrezavanje PEGDA polimernih lanaca fizickim
umrezavanjem [206], usled cega je u zavisnosti od koli¢ine prisutnih Cestica i uslova 3D Stampe doslo
do smanjenja hidrofilnosti i usporene degradabilnosti. Sa druge strane, pokazano je da 5 mas.% HAP
znacajno poboljSava adheziju hBM-MSC ¢elija na makroporoznim nosac¢ima ¢elija u poredenju sa
odsustvom HAP i prisustvom 1 mas. % HAP [206]. Glatka povrSina nosac¢a na bazi PEGDA ne
dozvoljava efikasnu adsorpciju proteina na svojoj povrSini usled ¢ega je smanjena adsorpcija i
proliferacija ¢elija, dok prisustvo biokeramickih ¢estica dovodi do stvaranja hrapave povrsine za koju
¢elije mogu adherirati [206,208].

Osim poboljSane interakcije sa ¢elijama, dodatak kalcijum-fosfatnih Cestica moze uticati na
mehanicka svojstava i stepen bubrenja. U radu Kumar i autora, dodatak 1 mas.% B-TCP nije uticao
na pritisnu ¢vrstocu, ali je dobijena viSa vrednost u odnosu na dodatak 1 mas. % HAP, dok je bubrenje
bilo vec¢e kod prisustva 1 mas.% B-TCP u odnosu na ¢ist PEGDA i PEGDA sa 1 mas.% HAP [210].
U radu Zhou i autora dodatak 40 mas.% TCP cestica je doveo do znafajnog povecanja pritisne
cvrstoce sa 3,6 + 0,2 na 8,9 £ 1 MPa, kada su nosaci testirani u suvom stanju [207].

Srednja vrednost pritisne ¢vrstoe 3D Stampanih Sr3Mg3/PEGDA nosaca sa 20 mas.%
kalcinisanih ¢estica Sr3Mg3 testiranih nakon bubrenja u PBS-u iznosila je 0,19 + 0,01 MPa. Sli¢ne
vrednosti dobijene su u radu Rajabi i autora za 3D Stampane nosace na bazi PEGDA i HAP metodom
ekstruzije. Pri sadrzaju PEGDA 20 %, i HAP u opsegu od 1-5 mas.%, pritisna ¢vrsto¢a nosaca se
kretala u opsegu 0,18 — 0,22 MPa u nabubrelom stanju.

Treba napomenuti da se hidrogelovi testiraju u svom nabubrelom obliku kako bi se ispitala
mehanika u relevatnim fizioloskim uslovima, ali kako su ove vrednosti znacajno manje, autori ¢esto
biraju testiranje u suvom stanju zbog ¢ega su vrednosti iz literature tesko uporedive. Osim toga, svaka
promena u geometriji 3D oblika, visini sloja i vremenu ekspozicije znacajno uti¢e na polimerizaciju,
a time i na mehaniku dobijenih makroporoznih nosa¢a. Nedovoljno polimerizovana struktura sadrzi
toksi¢ne neproreagovale monomere, dok previse polimerizovana struktura ogranicava kretanje lanaca
usled Cega je bubrenje hidrogela smanjeno, a krutost povecana. Potrebna je detaljna optimizacija
uslova Stampanja 1 ispitivanje interakcije sa celijama kako bi se mogla precizno dizajnirati
biomehanicka svojstva skafolda za primenu u inZenjerstvu tkiva.

19.3. Keramicki makroporozni nosaci ¢elija

Dopiranje biokeramickih materijala razli¢itim bioloski aktivnim jonima je izuzetno aktuelan
pristup kod procesiranja nosaca za inZenjerstvo kostanog tkiva. In vivo razgradnja ovih materijala je
posredovana osteoklastima, i rezultira oslobadanjem jona kalcijuma i fosfatnih jona koji mogu
dodatno da podstaknu formiranje nove kosti putem osteoindukcije [211]. Osim toga, kombinacija
CaP 1 bioaktivnog stakla u kompozitnim nosacima ¢elija moze usporiti degradaciju TCP nosaca, a
istovremeno poboljSati mehanicka svojstva tako §to omogucava sinterovanje u prisustvu te¢ne faze
[89,92,212-214]. Dodatak BAG je takode pokazao pozitivan efekat i na adheziju ¢elija, njihovu
vijabilnost i proliferaciju u poredenju sa CaP, ali je ovaj uticaj direktno zavisan od koli¢ine prisutnog
BAG [213]. Tokom regeneracije koStanog tkiva procesi angiogeneze i osteogeneze su usko povezani
[215] i stoga je pozeljno da makroporozni nosaci ¢elija pored pro-osteogenih imaju i pro-angiogena
svojstva. Velika reaktivnost, male Cestice, uniformna raspodela velicina MBAG cestica i visok
sadrzaj silicijuma moZze obezbediti uniformnu raspodelu staklaste faze u strukturi nosaca, i dodatno
stimulisati procese osteogeneze i angiogeneze.

S tim u vezi, u ovom delu disertacije procesirani su keramic¢ki makroporozni nosaci ¢elija na
bazi kalcinisanih cHAP (CaP) i Sr3Mg3 (SrMgCaP) i njihovih kompozita sa 10 mas.% nanocestica
cBAG (BAG) i SrMgBAG (SrMgBAG). Ispitana su mehanicka svojstva, struktura i fazni sastav
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razvijenih nosaca i njihova potencijalna primena u inzenjerstvu kostanog tkiva, odnosno njihova
bioaktivnost u statickim i perfuzionim uslovima, direktna citokompatibilnost sa EA.hy926 i BM-
MSC ¢elijskim linijama, kao i sposobnost nosac¢a da stimuliSu osteogenezu i angiogenezu in vitro.

19.3.1. Mehanicka svojstva, mikrostruktura, elementni i fazni sastav nosaca celija

Makroporozni nosaci ¢elija su sinterovani na 1350 °C ili 1400 °C, a poSto su generalno
dobijene znacajno vise vrednosti pritisne ¢vrstoce (p<0,5) kod primene viSe temperature sinterovanja
(Slika 54), za dalje istrazivanje je koriS¢ena temperatura 1400 °C. Prisustvo Cestica mezoporoznog
bioaktivnog stakla, bez i sa dopantima, je znacajno uticalo na povecéanje pritisne ¢vrstoce nosaca na
bazi StMgCaP (p=0,0061). Najvece vrednosti su dobijene za StMgBAG nosac i to statisticki znac¢ajno
vece u odnosu na sve ostale nosace, tj. sa dodatakom 10 mas.% SrMgBAG cestica su znacajno
poboljsSana mehanicka svojstva makroporoznih nosaca u odnosu: SrMgCaP (p<0,0001), CaP
(p=0,0004) i BAG (p=0,0148).
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Slika 54. Pritisna ¢vrstoca skafolda sinterovanih na 1350°C i 1400 °C [* p<0,05; **
p<0,01; ¥** p<0,001; **** p<0,0001]

Na XRD difraktogramu CaP nosaa celija sinterovanih na 1400 °C se uocavaju pikovi
karakteristi¢ni za apatit i a-TCP fazu, bez prisustva B-TCP faze (Slika 55). Za razliku od CaP, kod
SrMgCaP nosaca visoka temperatura sinterovanja je dovela do smanjene transformacije 3-TCP u -
TCP fazu. Ovo je u skladu sa prethodno pokazanim uticajem Sr,Mg-dopiranja na dekompoziciju HAP
i stabilisanje B-TCP faze [152,216]. Kvantifikacijom faza pokazano je da u slucaju kompozitnih
staklo-keramickih skafolda fazni sastav ¢ini preko 95% o-TCP faze, bez pojave karakteristi¢nih
pikova za apatit, Sto ukazuje na favorizaciju nastanka o-TCP faze tokom interakcije staklaste faze sa
kalcijum-fosfatima. Ovi rezultati su u skladu sa podacima iz literature koji pokazuju da prisustvo
silicijumovih jona u HAP nosacima favorizuje formiranje a-TCP faze [138,142,212]. Pretpostavlja
se da tokom termickog tretmana Si** joni iz stakla ulaze u kristalnu reSetku HAP i B-TCP i delimi¢no
supstituiSu jone fosfora, usled ¢ega dolazi do distorzije reSetke i podsticanja formiranja i stabilizacije
o-TCP faze. Pored a-TCP faze u strukturi BAG nosaca pronadena je i mala koli¢ina SiO», odnosno
B-TCP faze u strukturi StMgBAG nosaca (Slika 55, Tabela 14).
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Slika 55. XRD difraktogram makroporoznih nosaca celija sinterovanih na 1400 °C

Tabela 14. Kvantifikacija faznog sastava makroporoznih nosaca celija sinterovanih na 1400 °C

Uzorak CaP SrMgCaP BAG SrMgBAG
46,9% HAP
73,4% HAP 96,5% a-TCP = 96,5% a-TCP
Fazni sastav 40,2% o-TCP
26,6% o-TCP 3,5% Si0» 3,5% B-TCP

12,9% B-TCP

Makrostruktura nosaca analizirana pomocu 7Thunder mikroskopa za 3D analizu Celijske
kulture je potvrdila postojanje otvorene poroznosti i medusobno povezanih pora kod svih uzoraka
(Slika 56). FE-SEM analizom je utvrdena mikrostruktura vratova nosaca gde je uocena nepotpuna
densifikacija strukture tokom sinterovanja nosaca na bazi CaP i SrMgCaP. Sa druge strane, dodatak
10 mas.% cestica mezoporoznog stakla cBAG ili StTMgBAG je dovela do potpune eliminacije pora
mikronskih dimenzija (Slika 56). Tokom sinterovanja na 1400 °C Cestice stakla se tope i omogucavaju
odvijanje sinterovanja u prisustvu te¢ne faze. Te¢na faza omogucava brzi transport materije tj. brzu
difuziju cCestica i njihovo preuredivanje $to dovodi do vece denzifikacije, odnosno eliminisanja
zaostale poroznosti, usled cega je doslo do znacajnog povecanja vrednosti pritisne Cvrstoce
kompozitnih nosaca (Slika 54). Na mikrografijama na Slici 56 se moze uociti kontinualna mreza
staklaste faze rasprostranjena duz granica kalcijum-fosfatnih zrna, $to je potvrdeno i EDS mapiranjem
elemenata (Slika 57). Joni stroncijuma i magnezijuma u strukturi nosaca su ravnomerno raspodeni
kod CaP i SrMgCaP dok se kod StMgBAG nosaca jasno uocava razlika u raspodeli Mg?* jona u
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samim zrnima i duz granica zrna tj. u staklastoj fazi. U slucaju Sr** jona uocava se veca koncentracija
u staklastoj fazi i kod uzorka cBAG i StMgBAG, $to moze ukaziti na neprecizno merenje raspodele
stroncijuma zbog blizine Ko energije karakteristicnih X-zraka za Sr i Si, s obzirom na oc¢ekivano i

jasno uocljivo dominantno prisustvo silicijuma u staklastoj fazi.

I mm

Slika 56. Makrostruktura nosaca analizirana pomocu Thunder mikroskopa i FESEM mikrografije
mikrostrukture vratova nosaca sinterovanih na 1400 °C na bazi CaP, SrMg-CaP, BAG, SrMg-
BAG; strelice ukazuju na staklastu fazu na granicama zrna
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Slika 57. EDS mapiranje elemenata razlicitih nosaca celija
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Pritisna ¢vrsto¢a makroporoznih nosaca ¢elija zavisi od tehnike procesiranja nosaca odnosno
poroznosti i veli¢ina makropora, kao i faznog sastava. Tehnika koja je koriS¢ena u ovoj disertaciji je
metoda replike sundera koja je jednostavna i efikasna metoda za dobijanje strukture nalik kosti sa
velikom otvorenom poroznoséu (70-90%) i medusobno povezanim porama koje pogoduju adheziji i
migraciji ¢elija [137]. Imajuéi u vidu da povecanje poroznosti dovodi do pogorSanja mehanickih
karakteristika, biokeramicki skafoldi dobijeni ovom metodom imaju generalno niske vrednosti
pritisne ¢vrstoce, Cesto ¢ak znacajno niZze u odnosu na vrednosti za trabekularnu kost (2-12 MPa).
Vrednosti pritisne ¢vrstoce svih nosaca dobijenih u ovoj disertaciji su bile u opsegu vrednosti pritisnih
¢vrsto¢a nosaca iz literature, dobijenih metodom replike sundera [92,93,137]. Scalera i autori su
pokazali da Sr,Mg-dopiranje HAP nosaca ¢elija sinterovanih na 1300 °C rezultuje smanjenjem
pritisne ¢vrstoce u poredenju sa ¢istim HAP (0,32 + 0,06 MPa naspram 0,48 + 0,15 MPa) [93] iako
u uzorku nije bilo mehanicki slabe a-TCP faze, a sadrzaj B-TCP faze je bio veoma mali. Kazemi i
autori su pokazali da dodatak 25 mas.% 45S5 stakla u Sr-TCP nosac¢ dovodi do povecanja srednje
vrednosti pritisne ¢vrstoce sa 0,88 MPa na 1,70 + 0,8 MPa, ali raspodela stakla nije bila uniformna
usled ¢ega nije doslo do potpune densifikacije strukture. U ovom slucaju, glavna faza u strukturi je
bila silikatna — kombeit i nije identifikovano prisustvo o-TCP [92]. Sa druge strane u studiji Alves i
autora, dodatak 7,5 mas. % S53P4 bioaktivnog stakla u 3D Stampane TCP nosace je imalo pozitivan
uticaj na mehaniku, tj. pritisna ¢vrsto¢a je povecana sa 0,35 + 0,07 MPa na 2,4 + 1,0 MPa, uprkos
formiranju a-TCP faze [142].

U ovoj disertaciji je pokazano da 10 mas.% cBAG 1 StMgBAG cestica statisticki znac¢ajno
povecava srednju vrednost pritisne ¢vrstoce sa 0,26 + 0,06 na 0,67 = 0,19 MPa i 1,12 = 0,11 MPa
redom. Ovo poboljSanje mehanickih svojstava kompozitnih nosaca uprkos formiranju o-TCP faze je
direktna posledica eliminacije mikroporoznosti bez zna¢ajnog smanjenja makroporoznosti (Slika 56).
Iako mikroporoznost negativno uti¢e na mehanicka svojstva, sa druge strane smatra se pogodnom za
adheziju ¢elija usled vece specificne povrSine 1 hrapavosti povrSine koje omogucavaju prisniju
interakciju celija sa materijalom [217]. Zbog toga je neophodno dalje optimizovati biomehanicka
svojstva nosaca ¢elija za uspeSnu primenu u inZenjerstvu kostanog tkiva.

19.3.2. In vitro bioaktivnost u statickim uslovima i perfuzionom bioreaktoru

Bioaktivnost je ispitana u perfuzionom bioreaktoru i u statickim uslovima, a zbog najboljih
mehanickih svojstava ispitivanja su izvrSena na StTMgBAG skafoldu, dok je kao kontrola koris¢en
CaP skafold. In vitro test bioaktivnosti moze ukazati na sposobnost materijala da u kontaktu sa
fizioloSkom sredinom stvori novi sloj hidroksiapatita na svojoj povrSini. Kako bi se preciznije
simulirali fizioloski uslovi, osim konvencionalnog testa potapanjem u STT na 37 °C u statickim
uslovima, koris¢en je i perfuzioni bioreaktor za simulaciju perfuzije telesne te¢nosti.

Imajuéi u vidu dominanto prisustvo veoma rastvorljive a-TCP faze u strukturi StMgBAG
nosaca, moglo se o¢ekivati da je ovaj nosac bioaktivniji od CaP, ali to nije bio slucaj (Slika 58). [ u
statiCkim i1 u dinamickim uslovima nakon 14 dana u STT na preseku CaP nosaca se vidi
novoformirana gusta mreza kristalita karakteristicne morfologije HCA, koji potvrduju bioaktivnu
prirodu nosaca. Sa druge strane, na popre¢nom preseku STMgBAG nosaca u statickim uslovima se
uocava samo rastvaranje staklaste faze i zacetak precipitacije pre svega duz granica zrna. Ali kada je
uzorak SrMgBAG testiran u fizioloski relevantnim uslovima u perfuzionom bioreaktoru potvrdeno
je formiranje karakteristicnih HCA kristala. Na Slici 58 j) i 58 1) se vidi da novonastali kristali nisu
uniformno rasporedeni po celom nosacu, odnosno da postoje oblasti bogate HCA kristalima i oblasti
gde se uocava pojava prvih kristalita HCA. Dobijeni rezultati potvrduju hipotezu da brzina
rastvorljivosti nosaca na bazi TCP moze biti smanjena sa dodatkom MBAG cestica tj.usled pojave
vece koli¢ine staklaste faze tokom sinterovanja, odnosno da se biodegradabilnost moZe kontrolisati
optimizacijom odnosa CaP/MBAG.
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Slika 58. Mikrostruktura preseka nosaca nakon testa in vitro bioaktivnosti tokom 14 dana u STT:
a,b) CaP u statickim uslovima; c,d) CaP u perfuzionom bioreaktoru; e-g) SrMgBAG u statickim
uslovima; h-j) SrMgBAG u perfuzionom bioreaktoru

19.3.3. Uticaj biokompozitne prevlake na mehanicka svojstva nosaca

Nanosenje polimernih prevlaka ojacava strukturu makroporoznih nosaca ¢elija, tako $to se
popunjavaju defekti i pukotine u strukturi nosaca. Prethodno je pokazano da prevlaka na bazi zelatina
poboljsava pritisnu ¢vrstocu Sr,Mg-dopiranog HAP nosaca (4 mol.% Mg 1 mol.% Sr) pripremljenog
metodom replike sundera [155]. Naime u radu Gali¢ i autora, pritisna ¢vrstoc¢a datih nosaca je vise
nego udvostruc¢ena, sa 0,087 MPa na 0,207 MPa. U ovoj disertaciji ispitan je uticaj nanoSenja
biokompozitne prevlake na bazi zelatina (2 mas.%) 1 STMgBAG cestica (1 mas.%) i pokazano je da
je doslo do statisticki znacajnog (p= 0,0112) poboljsanja pritisne cvrsto¢e SrMgCaP nosaca ¢elija sa
0,26 MPa na 0,48 MPa nakon nanoSenja kompozitne prevlake (Slika 59).
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Slika 59. Pritisna ¢vrstoca makroporoznih nosaca celija: SrMgCaP bez i sa biokompozitnom
prevlakom na bazi Zelatina i Sr,Mg-dopiranog mezoporoznog stakla [** p<0,01]
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19.3.4. Primena keramickih makroporoznih nosaca za kultivaciju Celija

Kako bi se ispitala potencijalna primena razvijenih makroporoznih nosaca ¢elija u inzenjerstvu
kostanog tkiva, u ovoj sekciji ispitana je citokompatibilnost nosaca sa dve vrste humanih ¢éelija — na
maticnim BM-MSC i endotelnim EA.hy926 celijama, kao i sposobnost nosa¢a da stimuliSu
osteogenezu i angiogenezu.

19.3.5. Citokompatibilnost

Citokompatibilnost nosaca je ispitana direktnim testom odredivanjem metaboli¢ke aktivnosti
BM-MSC i EA.hy926 ¢elija kultivisanim u samim nosacima nakon 24 h i 7 dana kultivacije, a
rezultati su prikazani na Slici 60a. Nakon 24 h kultivacije metaboli¢ka aktivnost BM-MSC ¢elija je
bila najve¢a kod SrMgBAG nosaca, ali je ova razlika bila statisticki znacajna samo u poredenju sa
BAG nosatem. Nakon 7 dana kultivacije kod svih grupa vidi se jasno poveéanje metabolicke
aktivnosti BM-MSC ¢elija koje ukazuje na njihovu proliferaciju unutar skafolda. Najveca
metabolic¢ka aktivnost BM-MSC ¢elija nakon 7 dana kultivacije je prime¢ena kod SrMgCaP nosaca,
s tim da nije pronadena statisti¢ki znacajna razlika u odnosu na sve ostale grupe. Humane BM-MSC
¢elije kultivisane tokom 7 dana na kompozitnim nosacima na bazi StMgCaP i 10 mas.% nanocestica
mezoporoznog stakla sa i bez dopanata su ispoljile manju metabolicku aktivnost u odnosu na ¢elije
kultivisane u nosacima SrMgCaP i CaP. Deng i autori (2017) su pokazali da dodatak kalcijum-silikata
u B-TCP nosace ima negativan efekat na vijabilnost humanih BM-MSC ¢elija [218], dok su sa druge
strane istrazivanja Yuan i autora pokazala da je vijabilnost mi§jih BM-MSC ¢elija bila znacajno
stimulisana kod kompozitnih nosaca na bazi B-TCP 1 magnezijum-silikata [96] kao i kompozita 3-
TCP i cink-silikata [219].

U najnovijim istrazivanjima Lu i autora (2024) pokazano je da inkorporiranje 10-30 mol.%
Sr [220], kao 1 3-10 mol.% Mg [94] u 3D Stampane CaP nosace dovodi do poveéanja vijabilnosti
misjih BM-MSC ¢elija u poredenju sa CaP nakon 7 dana kultivacije. Sa druge strane, Scalera i autori
(2020) su pokazali smanjenu vijabilnost humanih MG63 ¢elija osteosarkoma kultivisanih u kontaktu
sa binarno dopiranim SrMgCaP nosacima u odnosu na nosace na bazi ¢istog HAP. Rezultati ove
disertacije pokazuju pozitivan efekat binarnog Sr,Mg-dopiranja CaP nosaca (3 mol.% Sr i 3 mol.%
Mg) na vijabilnost humanih BM-MSC kultivisanih u trajanju od 7 dana.

Metabolicka aktivnost endotelnih EA.hy926 ¢elija nakon 24 h je bila niza kod biokompozitnih
nosaca sa Cesticama MBAG, ali bez statisticke znacajnosti (Slika 60b). Kako ¢elije preferiraju
hrapavu povrsinu za koju mogu lakse da adheruju, verovatno je da mikroporozna struktura CaP i
SrMgCaP nosaca omogucava bolju inicijalnu adheziju EA.hy926 ¢elija u poredenju sa kompozitnim
nosac¢ima. Nakon 7 dana kultivacije metabolic¢ka aktivnost EA.hy926 je bila zna¢ajno viSa kod nosaca
SrMgCaP u odnosu na sve ostale nosace (p<0,05), Sto pokazuje znacajan stimulativan efekat Sr,Mg-
dopiranja na vijabilnost EA.hy926 ¢elija. Ovi rezultati su u skladu sa istrazivanjima Lu i autora (2023)
gde je pokazano da dopiranje BCP nosaca jonima Mg?* u rasponu 3-10 mol.% znacajno stimuliSe
vijabilnost i proliferaciju endotelnih HUVEC ¢elija [94]. Iako je prisustvo ¢estica MBAG pokazalo
manju vijabilnost ¢elija HUVEC u odnosu na SrMgCaP nakon 7 dana, ako posmatramo stepen
proliferacije ¢elija kao odnos metabolicke aktivnosti izmerene sedmog i prvog dana, mozemo uociti
jasan uticaj prisustva Sr**, Mg?" i Si*" jona. Naime, najvisi stepen proliferacije ¢elija je uocen kod
SrMgBAG i BAG nosaca (~2 puta povecanje), a zatim SrMgCaP nosaca (~ 1,6 puta povecanje), dok
je kod ¢istog CaP iznosio svega 1,3 puta. Treba imati u vidu da osim hemijskog sastava za sposobnost
rasta 1 proliferacije ¢elija bitnu ulogu imaju i mikrostruktura i makroporoznost nosaca, na koje je
uticao dodatak cestica MBAG.
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Slika 60. Rezultati in vitro testa citokompatibilnosti. a) Metabolicka aktivnost BM-MSC Ccelija
kultivisanih u nosacima, b) metabolicka aktivnost endotelnih EA.hy926 celija kultivisanih u

nosacima. Rezultati redukcije resazurina su prikazani u relativnim jedinicama fluorescencije
[* p<0,05; ** p<0,01]

Citokompatibilnost nosaca je dodatno potvrdena kvalitativnom analizom vijabilnosti (eng.
live/dead test) pomoéu Thunder mikroskopa ¢iji rezultati se vide na Slici 61. Obilje zelene
fluorescencije koja potic¢e od metabolicki aktivnih odnosno zivih ¢elija se vidi u sva Cetiri tipa nosaca,
a potpuno odsustvo crvene boje ukazuje da nema znaCajnog broja mrtvih ¢elija nakon 7 dana
kultivacije. Na Slici 61 se moZze uociti da su ¢éelije rasporedene uglavnom na zidovima nosaca, ali da
se prostiru i u manjim porama po celoj zapremini nosaca.

Pomoc¢u SEM mikroskopije analiziran je kontakt ¢elija sa povrSinom nosaca (Slike 62-64)
nakon 7 dana i 14 dana kultivacije. Pljosnata, poligonalna morfologija BM-MSC sa prisutnim
citoplazmatskim produzecima ukazuje na prisni kontakt i odli¢nu adheziju ¢elija za povrSinu zidova
nosaca, $to je od izuzetne vaznosti za proliferaciju i diferencijaciju mati¢nih ¢elija (Slika 62). Takode
se uocava dobra adhezija EA.hy926 ¢elija (Slika 63, 64), kao i ostvarivanje kontakta izmedu samih
¢elija preko citoplazmatskih produzetaka, §to svedoci o njihovoj proliferaciji.

Pozitivna interakcija ¢elija sa biomaterijalom makroporoznog nosaca ¢elija, kao i moguénost
¢elija da migriraju kroz njega je neophodni preduslov za njegovu primenu u inZenjerstvu kostanog
tkiva, te se moze zakljuciti da svi biokeramicki nosaci razvijeni u ovoj disertaciji predstavljaju
pogodne 3D sredine za kultivaciju BM-MSC i EA.hy926 ¢elija.
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Slika 61. Kvalitativno odredivanje citokompatibilnosti nosaca CaP, SrMgCaP, BAG, i SrMgBAG
sa celijama BM-MSCs i EA.hy926 kultivisanim u nosacima u trajanjaju od 7 dana, analizirano
pomocu fluorescentnog mikroskopa za 3D analizu celijske sredine (Thunder)
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Slika 62. FE-SEM mikrografije interakcije BM-MSC celija sa makroporoznim nosacima celija (7
dana kultivacije): a) SrMgCaP, b) BAG, c) SrMgBAG
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Slika 63. FE-SEM mikrografije interakcije EA.hy926 ¢elija sa makroporoznim nosacima celija (7
dana kultivacije): a) SrMgCaP, b) BAG, c) SrMgBAG
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Slika 64. FE-SEM mikrografije interakcije EA.hy926 ¢elija sa makroporoznim nosacima nakon 14
dana kultivacije: a) SrMgCaP, b) BAG, c) SrMgBAG
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19.3.6. Pro-osteogeni potencijal

Pored adhezije i1 proliferacije Celija, potrebno je i stimulisati osteogenu diferencijaciju
mati¢nih ¢elija, kako bi se omogucila uspeSna regeneracija kostanog tkiva. Nosaci na bazi HAP 1 TCP
imaju osteokonduktivna svojstva, dok bioaktivna stakla imaju pored osteokonduktivnih i
osteoinduktivna svojstva. Dopiranje razli¢itim jonima poput Sr**, Mg?" i Si*' moze dovesti do
stimulisanja ekspresije gena koji su odgovorni za osteogenezu i angiogenezu, ¢ime dolazi do ubrzane
regeneracije kostiju [91,94,96,221-224].

Pro-osteogeni potencijal kerami¢kih makroporoznih nosaca éelija dopiranih jonima Sr?* i
Mg?*, i biokompozitnih nosac¢a ¢elija na bazi Sr,Mg-dopiranih CaP i bioaktivnog stakla je ispitan
odredivanjem promene ekspresije gena od interesa nakon 21. dana uzgajanja BM-MSC ¢elija unutar
nosaca u regularnom medijumu. Na Slici 65 date su srednje vrednosti promene ekspresije gena
normalizovane u odnosu na CaP nosac, koji je koriS¢en kao osteokonduktivna kontrola kako bi se
ispitao uticaj dopanata i Cestica stakla. Analiza genske ekspresije nije pokazala statisticki znacajne
promene u nivoima ekspresije COL1A1 i COL2A1 gena od strane BM-MSC ¢elija bez obzira na tip
nosaca u kom su uzgajane, ali je ekspresija COL1A1 bila ve¢a od COL2A1 za SrMgCaP i StMgBAG
nosace, §to moZze ukazati na indukciju osteogene diferencijacije. Pove¢ana ekspresija COL2A1, koji
predstavlja marker hondrogeneze, generalno ukazuje na tendenciju diferencijaranja mati¢nih ¢elija
ka hondrocitima. Jedan od naj¢es¢ih procesa formiranja kosti jeste endohondralno okoStavanje tj.
nastanak i dalja transformacija hrskavi¢avog tkiva u kost [225].
Ekspresija gena od interesa
16 - [normalizovano na CaP nosac]
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Slika 65. Ekspresija gena BM-MSC celija kultivisanih u makroporoznim nosacima celija 21 dan.
Relativna ekspresija alfa 1 lanca kolagena tipa 1 (COL1A1) i alfa 1 lanca kolegena tipa 2
(COL2A41) izrazena je u odnosu na kontrolne CaP nosace

Lu i autori su ispitali promenu ekspresije osteogenih gena mi§jih BM-MSC ¢elija kultivisanih
na 3D Stampanim SrCaP ili MgCaP nosacima u osteogenom medijumu [94,95] 1 pokazano je da je
dopiranje sa Sr** ili Mg?" jonima znacajno stimulisalo ekspresiju COL1 gena u prvih 7 dana, dok je
nakon 14 dana kultivacije ekspresija COL1 kod nedopiranog CaP bila ve¢a nego SrCaP, odnosno
slicna kao MgCaP. Imajué¢i u vidu zdruzeni efekat osteogenih jona i osteogenog medijuma u
pomenutim studijama, kao i razlike u ¢elijskim linijama i vremenu kultivacije, nije moguce direktno
poredenje efekata dopiranja na ekspresiju COL1 gena sa rezultatima dobijenim u ovoj disertaciji.

Rezultati PCR analize prikazani na Slici 65 ukazuju na pozitivni efekat dopiranja Sr?* i Mg?*
jonima na ekspresiju COL1A1 gena dvadeset prvog dana kultivacije humanih BM-MSC ¢elija, dok
je kod kompozitnih nosa¢a BAG 1 StMgBAG doslo do neznatno smanjene ekspresije COL1A1 u
odnosu na CaP i1 StMgCaP nosace. Ovi rezultati su u skladu sa rezultatima Kazemi i autora (2019)
gde je nakon 21 dana kultivacije BM-MSC C¢elija pacova na nosa¢ima u regularnom medijumu
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ekspresija COL1 gena bila stimulisana Sr-dopiranjem TCP nosaca, a neSto smanjena u kompozitnom
nosacu Sr-TCP sa ¢esticama 45S5 bioaktivnog stakla [91].

19.3.7. Pro-angiogeni potencijal

Nastanak novih krvnih sudova predstavlja imperativ za regeneraciju kostanog tkiva jer se
perfuzijom krvi omogucava transport nutritijenata i kiseonika, razmena gasova i uklanjanje Stetnih
materija. Poslednjih godina istrazivanja u oblasti keramickih biomaterijala su sve vise fokusirana na
razvoj nosaca sa dualnim pro-osteogenim i pro-angiogenim svojstvima [226]. Adekvatna poroznost
nosaca je krucijalna za omogucéavanje migracije endotelnih ¢elija i formiranje krvnih sudova tokom
regeneracije tkiva. U ovoj disertaciji, pro-angiogeni potencijal makroporoznih nosaca ¢elija je ispitan
analizom morfologije endotelnih EA.hy926 ¢elija kultivisanih u makroporoznim nosa¢ima, odnosno
sklonosti nosaca da stimuliSu endotelne ¢elije da se organizuju u vidu tubula i mreze.

Nakon 14 dana kultivacije jasno se uocava dobra medusobna interakcija EA.hy926 ¢elija i
njihovo povezivanje u izduzene formacije i mreze kod sva Cetiri tipa nosaca (Slika 66). Veca gustina
¢elija i ve¢a povezanost se uoc¢ava kod SrMgCaP, BAG i StMgBAG nosaca u poredenju sa CaP, §to
predstavlja pozitivan uticaj prisustva Sr**, Mg?" i Si*" jona u strukturi. Najgu$¢a mreza se uocava kod
SrMgCaP nosaca, §to je u skladu sa veCom metabolickom aktivno$¢u EA.hy926 ¢elija kultivisanih u
ovim nosa¢ima (Slika 66). Dobijeni rezultati su u skladu sa literaturnim podacima da ekstrakti nosaca
na bazi BCP dopiranih sa 5 mol.% Mg, kao i kompozitnih nosaca na bazi TCP i magnezijum-silikata
imaju pro-angiogeni potencijal, odnosno da stimuliSu medusobno povezivanje endotelnih HUVEC
¢elija u mreze posmatrano testom u Matrigelu [94,96].

U ovoj disertaciji je prikazano formiranje mreZe endotelnih ¢elija unutar pora samog
keramickog nosaca, gde se jasno uocava izuzetna sposobnost EA.hy926 celija da se medusobno
povezuju kroz pore nosaca formirajuc¢i mreze (Slika 66). Dati rezultati ukazuju na indukovanje pro-
angiogenih svojstava CaP nosaca dopiranjem jonima Sr** i Mg?*, kao i inkorporiranjem Gestica
mezoporoznog bioaktivnog stakla.
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DAPI Faloidin Spojeno

BAG SrMgCaP CaP

SrMgBAG

Slika 66. Morfologija EA.hy926 Celija unutar biokeramickih nosaca celija nakon 14 dana
kultivacije odredena pomocu Thunder mikroskopa fluorescentnim bojenjem. Plavim (DAPI) su
obojeni nukleusi, a zelenim (faloidin) citoskeleton celija. Velicina bara je 251,5 um.
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V Zakljucak

Cilj istrazivanja ove disertacije je bio razvoj bioaktivnih materijala za regeneraciju i reparaciju

kostanog 1 zubnog tkiva na bazi nanocestica kalcijum-fosfata i mezoporoznog bioaktivnog stakla
dopiranih jonima magnezijuma i stroncijuma. Dobijeni materijali imaju za cilj da nadomeste defekt
u mineralizovanom tkivu, nastao usled traume ili bolesti, uz obezbedivanje dobre integracije sa
okolnim tkivom nakon implementacije. Prisustvo jona magnezijuma i stroncijuma ima za cilj da
potpomogne regeneraciju tkiva, kao i da obezbedi odgovarajuéa fizicko-hemijska, bioloska i
mehanicka svojstva biomaterijala.

Na osnovu dobijenih rezultata u okviru ove disertacije mogu se izvesti slede¢i zakljucci:

Binarno dopiranje hidroksiapatita jonima Sr** i Mg?* omogucuje inkorporiranje vece koli¢ine
jona u odnosu na monodopiranje istim jonima.

Svi kalcijum-fosfatni prahovi dopirani jonima stroncijuma i magnezijuma, dobijeni u ovoj
disertaciji imaju bifaznu kalcijum-fosfatnu strukturu, a nastanak B-TCP faze je favorizovan sa
povecanjem sadrZzaja Mg?" jona.

Sa povecavanjem ukupne koli¢ine dopanata u Sr,Mg-HAP prahovima, morfologija Cestica se
menjala u skladu sa faznim sastavom, tako da su Cestice imae Stapicasti oblik kod prahova gde
je apatitna faza dominantna, dok je sa porastom sadrzaja B-TCP faze morfologija sve vise bila
sferi¢na stvarajuci oblik aglomeratnih Cestica nalik karfiolu.

Simultano dopiranje jonima stroncijuma i magnezijuma pri hidrotermalnoj sintezi HAP dovodi
do stabilizacije B-TCP faze i pomeranja njene transformacije u a-TCP ka viSim temperaturama
tokom sinterovanja.

Vrednosti zilavosti loma kod Sr,Mg-HAP sinterovanih materijala su sli¢ne literaturnim
vrednostima za dentin kod ljudi, §to ¢ini ovako dobijene sinterovane kompakte pogodnim
materijalima za primenu u restaurativnoj stomatologiji u vidu dentalnih inserata za zamenu
dentina.

Variranje parametara tokom hidrotermalne sinteze Mg-dopiranih cestica HAP dovodi do
zna¢ajnih promena u faznom sastavu i mehani¢kim svojstvima sinterovanih materijala na
njihovoj bazi.

PredloZen je novi protokol restauracije velikih kaviteta zuba sa primenom inserata na bazi
kalcijum-fosfata, uz primenu adekvatnog tipa inserta u smislu faznog sastava i mehanickih
svojstava (insert procesiran na bazi hidroksiapatitnog praha dopiranog sa 5 mol.% Mg
hidrotermalno sintetisanog na 160 °C, Mg5-160), vrste restaurativnog materijala i uz primenu
odgovarajuceg klinickog protokola nagrizanja.

Tip inserta Mg5-160 je pokazao najvecu srednju vrednost jacine veze (~16 MPa) medu svim
testiranim kalcijum-fosfatnim insertima sa Single Bond Universal adhezivom nanetom po
protokolu totalnog nagrizanja.

Otpornost na lom zuba restauriranih sa Mg5-160 insertom je bila sli¢na otpornosti na lom zuba
restauriranih po konvencionalnom postupku: 3,0 £ 0,30 kN i 3,2 £ 0,42 kN.

Nanocestice mezoporoznog bioaktivnog stakla, nedopirane i dopirane jonima stroncijuma i
magnezijuma su uspe$no dobijene modifikovanom mikroemulzionom sol-gel tehnikom uz
primenu ultrazvucnih talasa.

Inkorporiranje Sr?* i Mg?* u stukturu &estica mezoporoznog bioaktivnog stakla (SrMg-MBAG)
nije imala znacajan uticaj na specifi¢nu povrSinu u poredenju sa nedopiranim, ali je dovela do
povecanja ukupne zapremine pora sa 0,84 na 0,92 cm?/g, kao i do poveéanja srednje veli¢ine
pora sa 7,4 nm na 9,5 nm.

Nedopirane MBAG cestice su imale crvoliku mezostrukturu, dok su kod StMg-MBAG radijalno
rasporedeni dendritni mezoporozni kanali.
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Dopiranje MBAG cestica jonima stroncijuma i magnezijuma ispitano u ovoj disertaciji nije
zna¢ajno uticalo na osteogenezu, ispitanu na humanim maticnim mezenhalnim d¢elijama
izolovanim iz kostane srzi (BM-MSC) nakon 7 dana kultivacije.

Ekstrakti nedopiranih i StMg-dopiranih MBAG c¢estica nisu pokazali citotoksi¢ni efekat prema
humanim BM-MSC ¢elijama pri koncentraciji od 1 mg/mL ni za jedno testirano vreme.
Ekstrakti nedopiranih i SrMg-dopiranth MBAG cestica su znacajno stimulisali proliferaciju
humanih endotelnih EA.hy926 ¢elija u 3D kulturi.

Ekstrakt StMg-MBAG cestica je posebno imao stimulativni uticaj na endotelne EA.hy926 ¢elije,
koje su se medusobno povezale preko filopodija i pocele da se organizuju u tubule i mreze sa
malim brojem spojenih nodusa, §to moze ukazivati na pocetak angiogeneze.

Kapacitet vezivanja ibuprofena za Cestice MBAG se blago smanjio nakon dopiranja jonima Sr*
i Mg?* sa 15 mas.% na 12 mas.%.

Kompozitni skafoldi na bazi SrMg-dopiranog kalcijum-fosfata (StMgCaP) i 10 mas.% SrMg-
MBAG c¢estica pokazuju statisticki znacajno vece pritisne ¢vrstoce u odnosu na skafold bez
MBAG Ccestica (1,12 £ 0,11 MPa u odnosu na 0,26 + 0,06 MPa). Ovo poboljsanje mehanic¢kih
svojstava kompozitnih nosaca uprkos formiranju a-TCP faze je direktna posledica eliminacije
mikroporoznosti bez znacajnog uticaja na makroporoznost.

Nanosenje kompozitne prevlake na bazi zelatina i StMg-MBAG ¢estica je dovelo do znacajnog
povecanja pritisne ¢vrsto¢e SrMgCaP nosaca ¢elija sa 0,26 MPa na 0,48 MPa.

Bioaktivnost makroporoznih nosaca je potvrdena u perfuzionom bioreaktoru, i pokazano je da
brzina rastvorljivosti nosaca na bazi trikalcijum-fosfata moze biti smanjena sa dodatkom SrMg-
MBAG cestica.

Nakon 7 dana kultivacije metaboli¢ka aktivnost humanih BM-MSC i EA.hy926 je bila ve¢a kod
nosaca SrMgCaP u odnosu na sve ostale nosace.

Svi biokeramicki nosaci razvijeni u ovoj disertaciji predstavljaju pogodne 3D strukture za
kultivaciju BM-MSC i EA.hy926 ¢elija jer omogucuju dobru adheziju i proliferaciju Celija, a
pokazano je i da ¢elije imaju sposobnost da migriraju kroz nosa¢. Pokazano je da se endotelne
EA.hy926 ¢elije medusobno povezuju kroz pore nosaca i formiraju mreze koje su bile najmanje
izrazene kod CaP nosaca, ukazujuéi na stimulisanje pro-angiogenih svojstava CaP nosaca
dopiranjem jonima Sr?" i Mg?*, kao i inkorporiranjem ¢estica MBAG.
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Prilog 1

Spisak i objasnjenje kori§¢enih medicinskih termina

Angiogeneza — formiranje krvnih sudova, ukljucuje migraciju, rast i diferencijaciju endotelnih
¢elija, koje formiraju unutrasnji zid krvnih sudova;

Biomimi¢no — imitacija biohemijskih procesa u prirodi;

Diferencijacija €elija — proces u kome se mati¢ne ¢elije menjaju morfoloski i fizioloski ¢ime se
specijalizuju za obavljanje odredene funkcije;

In vitro bioaktivnost materijala — sposobnost materijala da u kontaktu sa simuliranom telesnom
tecnosti izazove formiranje hidroksiapatita na svojoj povrsini;

Imortalizovane éelije — ¢elije modifikovane tako da imaju neograniceni kapacitet proliferacije;
Impaktirani zub — zub koji nije izrastao iako je zavrSen period nicanja, najéeS¢e umnjak;
Kavitet zuba — prostor unutar zuba nastao preparacijom zuba ili karijesnom lezijom;
Konfluentnost — udeo povrsine dna posude za ¢elijsku kulturu pokriven ¢elijama;

Molar - kutnjak, zub bo¢ne regije, moze biti prvi, drugi i tre¢i u zavisnosti od vremena formiranja 1
pozicije, kao i1 gornji ili donji u zavisnosti od vilice u kojoj se nalazi, a ima ulogu mlevenja hrane;

Osteogeneza — formiranje kostanog tkiva;
Osteoinduktivnost — sposobnost nosaca da indukuje diferencijaciju matic¢nih ¢elija u osteoblaste;

Osteokonduktivnost — svojstva nosaca koja omogucéavaju adheziju i rast osteoblasta i formiranje
ekstracelularnog matriksa na povrSini materijala;

Preparacija zuba — uklanjanje delova tvrdih zubnih tkiva maSinskim putem

Proliferacija €elija — proces rasta i deobe ¢elija kojim se broj ¢elija eksponencijalno povecéava;
Pro-angiogena svojstva - svojstvo materijala da stimuliSe angiogenezu;

Pro-osteogena svojstva — svojstva materijala da stimuliSe osteogenezu;

Skafoldi — makroporozne strukture koje imaju funkciju nosaca ¢elija;

Vijabilnost ¢elija — udeo zivih ¢elija;
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H3zjasa o ayTopcTBYy

Nwme u npesume aytopa: Tamapa Matuh

bpoj unnekca: 4008/2018

HzjaBbyjem
71 je JOKTOpCKa ucepTalrja o/ HaCJI0BOM
,,DHOAKTUBHU MaTepujaiy Ha 0a3u KanuujyMm-pocdara 1 Me30mopo3Hor OnocTakia JOMUPaHUX

JOHMMa MarHe3ujyma W/iiu CTpOHIMjyMa: CHHTE3a, IIPOLECHpamhe, KapaKTepu3alja u MpuMeHa y
OMOMETUITMHN

® PC3yJTaT COIICTBCHOI UCTPAKUBAUKOI pajiad;

e JaaucepTalMjay LEJIWHU HU Yy JIeJIOBUMa HHje Ouila MpeIoKeHa 3a CTULAbEe IpyTe TUILIOME
npeMa CTYAWjCKUM IpOrpaMuMa JIpyrux BHCOKOIIKOJICKUX YCTaHOBA,

e J1a Cy pe3yJTaTH KOPEKTHO HAaBEJEHU U

e Ja HUCAM KpIIKO/JIa ayTOpcKa MpaBa U KOPUCTHUO/JIa HHTEJIEKTyallHy CBOJUHY IPYTHX JIHIIA.

IHornuc ayTropa

V¥ beorpany, 1.02.2025.

119



M3jaBa 0 HCTOBETHOCTH IITAMIIAHE H €JIeKTPOHCKE Bep3Hje JOKTOPCKOT pajaa

Nwme u npe3ume aytopa: Tamapa Martuh

bpoj unnexkca 4008/2018

Crynujcku nporpam HHXKEHEpCTBO MaTepujaia

HacnoB pana ,.buoaktuBHu matepujanu Ha 6a3u kamuujyM-docdara m Me30mopo3Hor OuocTakiia

JIONIUPAHUX JOHMMa MArHe3n]yMa W/ WA CTPOHIM]YMA: CUHTE3a, IPOLIECUDALE, KapaKTEpU3alnja u

IpUMEHA Y OMOMEIUIINHN "

MenTtop np bophe Besmosuh, Barnpeanu npodecop YHusepsurera y beorpaay, TexHomomiko-
METaNypIIku HaKyaTeT

W3jaBibyjeM /1a je mTamIaHa Bep3uja MOT JJOKTOPCKOT pajia MCTOBETHA EJIEKTPOHCKO] BEP3UjH KOJY
caM IpeJao/a paau noxpameHa y JIururaanom peno3uropujymy YHusep3urtera y beorpany.

Jlo3BospaBaM Ja ce o0jaBe MOjU JIMYHU MOJAIM BE3aHU 3a J00Mjame aKaJeMCKOT Ha3MBa JOKTOpPa
HayKa, Kao IITO Cy UMe U Mpe3uMe, TOANHA U MeCTO polera u 1aTym ogdpaHe paja.

OBM JNWYHM TOAALM MOTY ce 00jaBUTM HAa MPEXHHMM CTpaHUIAMa JUTHTAIHE OHOIHOTEeKe, Y
€JIEKTPOHCKOM KaTaJlory U y myOnukanujama YHuBep3urera y beorpany.

IHornuc ayropa

V¥ beorpany, 01.02.2025.

120



NsjaBa o kopumhemwy

Ognamthyjem YHuBep3urercky oubnuoreky ,,CBero3ap MapkoBuh® na y JlurutainHu peno3uTopujym
VYuusepsutera y beorpany yHece M0jy TOKTOPCKY AUCEPTAIH]y O HACIOBOM:

..DHOAKTMBHU MaTepujaiay Ha 0a3u kaanujyM-docdara 1 Me30MOPO3HOT OMOCTAKIA TOMMUPAHUX

JOHMMA MarHe3ujyMa W/Wiy CTPOHLIM]YMA: CUHTE34a, IPOLIECUPALE, KApAKTEpU3allija U IPUMEHA Y

OHOMEIUIINHA

KOja je Moje ayTOPCKO JEJI0.

JlucepTranyjy ca CBUM IMPHUJIO3MMa MpPEao/iaa caM y eJlIeKTPOHCKOM (hopMaTy MOTOJHOM 3a TPajHO
apXHUBHpambe.

Mojy IOKTOpCKY HaucCepTalujy MoXpameHy y JIurutaiHoMm pemno3uTopujymy YHHBEp3UTETa Y
beorpany m nocTymHy y OTBOPEHOM MPHUCTYIy MOTY Ja KOPUCTE€ CBH KOjU TOIITYjy oapende
canpkaHe y ogabpanom tuny nuinenne Kpeatusne 3ajennune (Creative Commons) 3a Kojy cam ce
OJUTYy4YHO/Ta.

1. AyropctBo (CC BY)

2. AyropctBo — HekomeprujaiaHo (CC BY-NC)

3. AyropctBo — HekoMmeprmjanHo — 6e3 npepana (CC BY-NC-ND)

4. AyTOpCTBO — HEKOMEpIHjaTHO — AenuTH noj uctuM ycinoBuma (CC BY-NC-SA)
5. AytopctBo — 6e3 ipepana (CC BY-ND)

6. AytopctBo — nenutu nox uctuM ycinosuma (CC BY-SA)

(Monumo fa 3a0KpyKHTE CaMo jeTHY O]l IIECT MOHYEeHUX JIUIEHIIH.
Kparak onvc nMeHIH je cacTaBHU JIe0 OBE H3jaBe).

IHornuc ayTopa

V¥ Beorpany, 01.02.2025.
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OLIEHA U3BELITAJA O MIPOBEPU OPUTMHAJTHOCTH JOKTOPCKE
JTVCEPTAIIUJE

Ha ocnoBy IlpaBuiHnka 0 MOCTYyNKy MpOBEpE OPUTMHAIHOCTU JOKTOPCKHX JUCEpTaldja Koje ce
Opane Ha YHuBep3uTeTy y beorpany m Hamasa y u3Bemrtajy u3 mporpama iThenticate xojum je
M3BpIlIEHA MIPOBEPAa OPUTHHATHOCTH JOKTOPCKE TUcepTanyje ,,BHOAKTHBHM MaTepHjaiu Ha 6a3u
KanuujyMm-gocdara M Me30MOpPO3HOr OHMOCTAKJIA JONMMPAHUX jOHHMA MarHesujyma H/Wimn
CTPOHIMjyMa: CHHTE3a, IpolecHpame, KapaKkTepu3anuja i NpuMeHa y OMoMeAuIIMHA, ayTopa
Tamape Matuh, MacTep HHKeHbepa TEXHOJIOTHje, KOHCTATyjeMO JIa yTBpheHO Moy Aapame TeKCTa
m3Hocu 8 %. OBaj cremeH MNOAYAAPHOCTH MPeTeKHO je mocjeauna kopuithewa u
HHTepNpeTanuje JUTepaTypPHUX NogaTaka (pedepeHun, Tj. HMTATA) KOjH CYy HABEACHH Y JIUCTH
pedepennn, HasuBa KopumheHHX MaTepHjaja, AHAJIMTHYKHX MeToAa (CTaHAapaHe
TePMHHOJIOTHje NPHWJIMKOM ONMHca WUXOBOI m3Bohewba M HasuBa ypehaja) m Xxemujckux
jeiMmema W HBHUXOBHX MNpou3Bohada, Kao M NPeTXoAHO NYOJHMKOBAHUX pe3yJarara
AOKTOPAHJAOBHX HCTPAKUBAKA, KOjU CYy NPOUCTEKJIM U3 HeroBe JUcepTanmje 1To je y CKIaxy
ca wianoM 9. [IpaBunHuka. Hu ca jeqHIM IUTEpaTypHUM HABOJOM HHjE YCTAHOBJHEHO MOy apambe
Behe o1 1%.

Ha ocHoBy cBera m3Heror, a y ckiagy ca 4igaHoM 8. ctaB 2. IIpaBuiHHKa O MOCTYNKY IpoBEpe
OPUTMHAIHOCTH JIOKTOPCKHX JUCepTalHja Koje ce Opane Ha YHuBep3urtety y beorpany, usjaBpyjem
Jla W3BEINTaj yKa3yje Ha OPUTMHAIHOCT JIOKTOPCKE JAUCEepTalyje, T€ C€ MPOMHCAHU MOCTYIaK
MpUIIPEME 32 HeHY 0A0paHy MOXKe HACTAaBUTH.

23.09.2024. ronune MenTop

Hp Bophe Beswosuh, Banpenau npodecop
VYuusepsurer y beorpany,
TexHOMOmKO-MeTamypIIKy (aKynaTeT
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