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RÖVIDÍTÉSEK

AC Váltóáram

ACP Amorf kalcium-foszfát

AF Alacsony frekvenciás tartomány

adHAp Ionokkal adalékolt hidroxiapatit

ALP Alkáli foszfatáz enzim

CaP Kalcium-foszfát fázisok

CHAp Karbonátos hidroxiapatit

CPE Konstans fáziselem

CPEcoat Bevonat konstans fáziseleme

CPEct Töltésátlépési konstans fáziselem

CPEcp Korróziós termékek diffúziós folyamatainak konstans fáziseleme

cpTi Kereskedelmi tisztaságú titán

CVD Kémiai gőzfázisú leválasztás

DC Egyenáram

DCP Dikalcium-foszfát

DMEM Dulbecco’s Modified Eagles Közeg

EC Elektromos áramkör

EDX Energiadiszperzív Röntgenspektroszkópia

EIS Elektrokémiai Impedancia Spektroszkópia

Eocp Nyitott áramköri potenciál

Ecorr Korróziós potenciál

FBS Magzati szarvasmarha szérum

FIB Fókuszált ionsugár

FT-IR Fourier-transzformációs infravörös spektroszkópia

HAp Hidroxiapatit

HOB Emberi oszteoblaszt csontsejt

ICP-OES Induktív csatolású plazma optikai emissziós spektrometria

INT 2-(4-jodo-fenil)-3-(4-nitro-fenil)-5-fenil-2H-tetrazólium

JCPDS Nemzetközi diffrakciós adatbázisközpont

jcorr Korróziós áramsűrűség

KF Középfrekvenciás tartomány

LDH Laktát dehidrogenáz enzim
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MG-63 Oszteoblaszt jellegű sejtvonal

MOCVD Fémorganikus kémiai gőzfázisú leválasztás

MPD Molekuláris plazmagerjesztésű leválasztás

MTD Minimális toxikus dózis

NF Nagyfrekvenciás tartomány

nHAp Nanoszerkezetű hidroxiapatit

PBS Foszfátpuffer

PC Impulzusos áram

PE Polietilén

PLA Politejsav

PLD Impulzuslézeres leválasztás

PLGA Tejsav-glikolsav kopolimer

Rcoat Bevonat konstans ellenállása

Rct Töltésátlépési ellenállás

Rcp Korróziós termékek diffúziós folyamatainak ellenállása

Rp Polarizációs ellenállás

SCE Telített kalomelelektród

SBF Mesterséges testfolyadék

SEM Pásztázó Elektronmikroszkóp

TCP Trikalcium-foszfát

TEM Transzmissziós elektronmikroszkópia

Tris trisz-(hidroximetil)-amino-metán

XRD Röntgendiffraktometria

Név és jelmagyarázat

Calcein Fluoreszcens komplex festék; Bisz[N,N-bisz(karboximetil)aminometil]

DAPI 4',6-Diamidino-2-fenilindol dihidroklorid, C16H15N5.2HCl

LIVE/DEAD® kereskedelmi forgalomban kapható sejtfestési tesztkészlet az élő és a

halott sejtek jelölésére

OsteoImage kereskedelmi forgalomban kapható tesztkészlet a csontosodást jelző

hidroxiapatit leválások fluoreszcens jelölésére

Tripszin proteolitikus enzim
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1. BEVEZETÉS

Napjainkban az ortopédiai sebészetben leggyakrabban használt implantátum anyagok a Ti

ötvözetek (pl. Ti6Al4V, TiNb), mivel kiváló mechanikai és kémiai tulajdonságokkal

rendelkeznek. Mindemellett a fémfelületen képződő stabil, kompakt oxidrétegnek

köszönhetően a korrózióállóságuk is kiváló. Egyik legnagyobb hátrányuk azonban az, hogy a

baktériumok könnyen megtapadnak és elszaporodnak a felületükön miközben ú.n. biofilm is

képződik [1]. Ez könnyen okoz elfertőződéseket és az implantátum kilökődését is előidézheti

a beültetést követően. Köztudott, hogy a titán ötvözetek bioinert tulajdonságúak, de nem

tekinthetőek biokompatibilisnek [2]. Ezért a biokompatibilitásuk javítása érdekében különféle

felületkezelő módszerek, bevonatok alkalmazása ajánlott. Erre a célra az egyik lehetséges

módszer a hidroxiapatit bevonatok kialakítása [3-6].

A hidroxiapatit (HAp) széleskörűen alkalmazható anyag mind a fogászatban, mind az

ortopédiai sebészetben mivel nagyon jó oszteokonduktív tulajdonságokkal bír [7, 8].

A másik nagy előnye a HAp bevonatoknak, hogy az anyag kémiai és kristályszerkezete

nagyon hasonló az emberi csontokat is alkotó ásványi anyagokhoz, így alkalmassá teszi az

implantátumokat a csontszövet pótlására valamint a csont újjáépítésére [9-13].

Azonban a HAp bevonat is kedvező táptalajt szolgáltathat a baktériumok számára. Ez

elfertőződést, valamint az implantáció sikertelenségét okozhatja és ezáltal újabb

rekonstrukciós műtétekre is szükség lehet. A legújabb statisztikai adatok alapján, az

ortopédiai műtéteknél az elfertőződési arány 0,5 és 3,0% között mozog [14], annak ellenére

hogy az utóbbi két évtizedben szigorú fertőtlenítési eljárásokat vezettek be a műtétek során.

Ezeket az adatokat figyelembe véve hasznos és célszerű olyan HAp bevonatok kialakítása az

implantátumokon, amelyek tartalmaznak antibakteriális komponenseket is az egyéb bioaktív

elemek, vegyületek mellett. Kutatások kimutatták, hogy különféle szervetlen antibakteriális

anyagok, úgymint ezüst-, cink-, réz- és egyéb fémionok/részecskék beépítése a bevonatba

sokkal hatékonyabb, mint bármilyen antibakteriális kezelés, mivel a baktériumok könnyen

toleránssá válhatnak az antibiotikumokkal szemben. Ellenben, a szervetlen vegyületekkel

szemben nem alakul ki tolerancia, mivel más a hatásmechanizmusuk. Elmondható, hogy az

ezüst rendkívül széles spektrumú antibakteriális anyag. Toxikus hatása az élő sejtekre

megfelelő koncentrációban alkalmazva csökkenthető [15, 16].

Összefoglalva, a biokompatibilis, antibakteriális valamint biológiailag lebomló bevonatok

kialakítása az implantátum felületére nagy jelentőségű és fontos anyagtudományi és

orvostechnológiai fejlesztési terület.
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Világszerte intenzív kutatások folynak a legjobb tulajdonságokkal rendelkező kalcium-foszfát

alapú biokerámia bevonatok fejlesztésére, melyekben sokféle technikát, módszert,

alapanyagot és adalékanyagot hasznosítanak. Ezekhez a kutatásokhoz kapcsolódva a doktori

munkám célkitűzése olyan ionokkal adalékolt kalcium-foszfát biokerámia bevonatok

kialakítása és átfogó jellemzése, amelyek nagymértékben javítják az alapfém

biokompatibilitását, antibakteriális tulajdonságuknak köszönhetően csökkentik a beültetést

követő elfertőződés veszélyét. A kifejlesztett, újfajta rétegek előnye, hogy a porózus

struktúrájuk miatt elősegítik a csontsejtek megtapadását az implantátumok felületén és

beindítják a csontosodási folyamatokat az implantációt követő kezdeti szakaszban. A

csontosodás beindulása után azonban kellő sebességgel lebomlanak a biológiai környezetben,

így nem okoznak a későbbiekben rögképződést vagy nem dúsulnak fel a szervezetben.
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2. IRODALMI ÁTTEKINTÉS

2.1. Biológiai és szintetikus apatitok jellemzése

2.1.1. Biológiai apatitok

Az apatit általános elnevezése a különféle kalcium-foszfát ásványoknak, amelyek között a

biológiai környezetben a hidroxiapatit a legstabilabb fázis. Előfordulásuk és természetük

szerint az apatitok két nagy csoportba sorolhatóak: természetes apatitok és szintetikus

apatitok.

A természetes apatitok, ahogy az elnevezésük is jelzi, a természetben megtalálhatóak

rendkívül változatos formában. Az ásványok szerkezete és összetétele nagyon sokféle,

kristálystruktúrájuk lehet amorf, valamint mikro- és nanokristályos. A sokrétű összetétel és

struktúra változatos kémiai, fizikai és biológiai tulajdonságokat eredményez. Az apatitok

hexagonális kristályszerkezettel rendelkeznek, aminek tércsoportja P63/m [17, 18].

A hidroxiapatit kristályrácsában a kalciumionok kétféle helyzetben fordulnak elő: Ca(I) az

oszlopos míg a Ca(II) a csavart tengelyben levő kalcium. A csavart tengelyben található Ca

atomok háromszöget alkotnak. Ezek a háromszögek térben elforgatva, egymás felett

helyezkednek el a ’c’ tengely mentén, ami végül egy csőhálót eredményez. Ebben a

csőhálóban helyezkednek el a OH- ionok (2.1. ábra).

2.1. ábra: A hidroxiapatit vázlatos kristálystruktúrája.

Ennek a szerkezetnek köszönhetően a Ca2+, a PO4
3− és a OH− ionok könnyen

helyettesíthetőek más egyértékű, vagy akár kétértékű kationokkal és anionokkal (2.2 ábra). A

természetes hidroxiapatitok vagy más néven biológiai apatitok elnevezés azokra az apatitokra

értendő, amelyek valamilyen természetes forrásból (pl. puhatestűek szilárd váza [19, 20],

tojáshéjak [21-24], csontszármazékok [25-29] stb.) erednek. Számos kutatás bebizonyította,

hogy ezek a biológiai apatitok nem sztöchiometrikus összetételűek [30-33]. A Ca/P



IRODALMI ÁTTEKINTÉS

11

elemarány eltérhet a hidroxiapatitnál számolt 1,67-es aránytól. Ha kisebb, akkor Ca hiányos

apatitról, ha nagyobb, akkor kalciumban gazdag apatitról beszélhetünk. Ez az eltérés

általában akkor fordul elő, ha valamilyen idegen ion adszorbeálódik a kristály felületére,

beépül a kristályrácsba, vagy másodlagos fázisok alakulnak ki a kristályszerkezetben.

Amikor idegen ionok épülnek be  a kristályrácsba, az „a” és a „c” tengelyek valamint az a/c

tengelyarány megváltozik [34].

A természetes apatitokban nagy arányban fordulnak elő karbonát anion helyettesítők. Először

a kutatók félreértelmezték a karbonát ionok jelenlétét és az apatit fázisokat CaCO3, CaP és

CaO fázisok keverékeként azonosították [35-40].

Később azonban bebizonyították, hogy a természetes vagy biológiai apatit főként Ca hiányos,

karbonát tartalmú HAp [41, 42]. A biológiai apatitok kémiai összetétele nagyon változatos és

különbözik minden élőlényben helytől és környezettől függően [43, 44]. Valamint

különbözik a tiszta HAp összetételétől és kristályossági fokától is, ennek eredményeként

eltérőek a fizikai és mechanikai tulajdonságai [34, 45]. A karbonát ionok beépülhetnek az

OH- és a PO4
3- ionok helyére is [46-49].

2.2. ábra: A hidroxiapatit kristályrácsban levő Ca2+˙(II), OH− és PO4
3− ionok lehetséges

ionos helyettesítői.

A biológiai HAp-ban HPO4
2− csoportok is találhatóak, és egyes kutatások szerint [50, 51] a

sztöchiometriai koncentrációnál jóval kevesebb mennyiségű OH- csoport van jelen. Ezt az

idegen ionok miatti beépüléskor fellépő töltéskiegyenlítődési folyamatok lejátszódásával

magyarázták. A HPO4
2− csoport jelenléte az ionos szubsztitúciónak, valamint a PO4

3− csoport

szilárd fázisú hidrolízisének tulajdonítható. Mindmáig nehéz feladat azonban ezen anionos
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csoportok mennyiségének pontos meghatározása, a megfelelő analitikai műszerek hiányában.

Mennyiségük jelentősen függ a külső körülményektől, környezettől is, pl. hőmérséklet, pH,

szervetlen oldószerek jelenléte [52]. A csontokból előállított biológiai apatitok főként

nanoméretű rúd-, illetve tűszerű kristályokból épülnek fel [53, 54]. Emellett, a különböző

forrásból származó apatitok hasonló formájú, vékony lemezekből állnak, gyűrődött élekkel

[52]. A rúd illetve tűszerű kristályok kialakulását valószínűleg az előállítás során alkalmazott

hőkezelés eredményezhette [57]. A kristályok mérete és kristályossági foka nagyban

befolyásolható az előállítás módszerével és körülményeivel. A méret tág határok között

változhat, néhány nanométertől egészen több száz nm-ig [52, 55-57]. Mint korábban

említettük, a biológiai HAp fő forrásai a különféle állatok (tengeri és szárazföldi) csontjai

[25-29, 53, 56-62], puhatestűek szilárd váza, valamint akár emberi fogak is [63]. A sertés- és

kutyafélék csontjaiból nyert HAp makro- és mikroszerkezete nagy hasonlóságot mutat az

emberi csontból származóéval [64]. A tengeri állatokból nyert HAp kristályossági foka

alacsony és nagy koncentrációban tartalmaz különféle nyomelemeket (pl. Na, K, Mg, Sr, Zn,

Mn, Si) [65].

2.1.2. Szintetikus apatitok

A szintetikus apatitok a biológiai apatitok helyettesítői, esetleg kiváltói lehetnek az

orvosbiológiában. Az utóbbi 30 évben a kutatások főként ezen apatitok előállítására és

különféle alkalmazhatósági területeire fókuszáltak. Ezek is kiváló csontépítő vagy csontpótló

anyagok és elősegítik a csontregenerációt [66-75].

Alkalmazhatóak ezen kívül gyógyszer hatóanyagok célzott és ellenőrzött felszívódását

elősegítő vázanyagokként is [76, 77]. Beépíthetőek kompozitokba különféle természetes

(kollagén és chitosan), illetve mesterséges polimerekkel, pl. politejsav (PLA), tejsav-

glikolsav kopolimer (PLGA) illetve polietilén (PE).

Ezek az apatitok sem feltétlenül tiszta hidroxiapatit fázisból állnak, hanem a HAp, α és β

trikalcium-foszfát (TCP), dikalcium-foszfát (DCP) illetve amorf kalcium-foszfátok

különböző arányú keverékei lehetnek [66, 78-80]. A magnézium-, illetve karbonátionok

beépítése a HAp kristályokba a kisebb, jobb oldhatóságú krisztallitok képződésének

kedvezett [81-85].

2.2. Hidroxiapatit (HAp) bevonatok szerepe az orvosbiológiában

A hidroxiapatit, mint anyag pórusos szerkezete miatt nem alkalmazható olyan területeken,

ahol nagy teherbírásnak van kitéve. Ez a hátrány kiküszöbölhető, ha fémes implantátum

anyagok (általában titán és titán ötvözetek) felületére választják le bevonatok formájában.
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Ezáltal a fémes implantátumok teherbírása és erőssége ötvöződik a hidroxiapatit bevonat

bioaktív tulajdonságával. A bevonatok porózus jellegének nagy jelentősége van a csontsejtek

növekedése szempontjából, mivel a porózusabb és érdesebb felszín elősegíti a sejtek

megtapadását és osztódását [75, 86].

A kutatások során a különféle bevonatokon elvégzett in-vivo illetve in vitro tesztek, melyek a

csontsejtek életképességét (az implantátummal érintkező sejtek reagálását) vizsgálták,

bebizonyították, hogy az anyagösszetétel és a felületi érdesség (azaz a felületi morfológia)

hatással voltak a sejtek életfolyamataira. A hidroxiapatit rétegekkel bevont implantátumok

bioaktívnak bizonyultak, az implantátumra ültetett sejtek jól megtapadtak és életképesek

voltak [87-90]. Emellett oszteokonduktív tulajdonsággal is bírnak, ami azt jelenti, hogy

elősegítik az új csontsejtek kialakulását, képződését [87, 91].

A hidroxiapatit bevonatok klinikai alkalmazását tekintve elmondható, hogy napjainkban még

a plazmaszórásos előállítás a legelterjedtebben alkalmazott technológia. Számos cég

alkalmazza ezt az eljárást már több, mint 20 éve, úgymint az APS Materials Inc., Fluidinova,

SA, Premier Biomaterials, HiMed és Surface Dynamics. Ezen implantátumok ortopédiai

alkalmazásához szigorú egészségügyi követelményeknek kell megfelelniük. Több

tanulmányban és számos klinikai teszttel vizsgálták az implantátumok tulajdonságainak

beültetést követő változását, élettartamát, degradációját, valamint esetleges szövődményeit

[92-100]. Ezen klinikai tesztek eredményei azonban viszonylag ellentmondóak. Aebli [92],

Delaunay [93], D’Antonio [96] és Furlong [98] pozitív eredményekről számoltak be, amiben

a HAp bevonat elősegítette a csontosodást, és az implantátum jobb rögzülését eredményezte a

bevonat nélküli implantátumokhoz képest a néhány naptól néhány hétig tartó vizsgálati és

monitorozási időszakban. Található azonban olyan klinikai jelentés is, ahol a kutatók nem

tapasztaltak statisztikailag releváns különbséget a bevonatolt és a bevonat nélküli

implantátumok teljesítményében beültetés után [99, 100]. Ezekben az esetekben nagyon

vastag (~155 µm) rétegeket vittek fel a felületre, melyeknek rosszak voltak a mechanikai

tulajdonságai, könnyen leváltak a felületről. Annak ellenére, hogy a tiszta HAp bevonat

alkalmazása már elterjedt, és kimerítően tanulmányozták a tulajdonságait in vivo és in vitro

egyaránt, az ionokkal módosított hidroxiapatit gyakorlati alkalmazására még mindig alig

található példa. Az egyetlen klinikai tesztet, aminek a jelentése elérhető a tudományos

irodalomban Eto és mtsai [101] publikálták plazmaszórással előállított ezüst-oxid tartalmú

HAp (AgHAp) bevonat alkalmazásáról. Tanulmányukban az AgHAp bevonat

csípőimplantátumokon történő alkalmazását és hatását vizsgálták. Az ezüst-oxid beépítése



IRODALMI ÁTTEKINTÉS

14

csökkentette a fertőzésveszély kockázatát. Az általuk használt módszerrel az ezüst maximális

mennyiségét 2,9 mg/implantátum értékre állították. A klinikai tesztek eredményei

megmutatták, hogy az ezüsttartalmú implantátumok gyorsították a páciensek implantáció

utáni gyógyulását és nem okoztak semmilyen ezüstnek tulajdonítható mellékhatást.

2.3. Előállítási módszerek

Ebben a fejezetben a HAp anyag fontosabb előállítási módszereit részletezem, előtérbe

helyezve a leggyakoribb, legtöbbet alkalmazott és vizsgált eljárásokat.

A technológiákat három fő csoportra osztottam az alkalmazott hőmérsékletek szerint:

alacsony hőmérsékletű, magas hőmérsékletű, valamint a kettő kombinációja.

2.3.1. Alacsony hőmérsékletű technológiák

Ezen technológiák egyik fő előnye, hogy energiahatékonyabbak, ezáltal költségkímélőbbek,

míg a hátrányuk, hogy a bevonatok eloszlása a felületen nem egyenletes és a tapadásuk is

gyenge. Ide tartoznak az elektroforézis, elektrokémiai leválasztás és az elektroporlasztás.

Elektroforézis

Ennél a technológiánál elektromos mező segítségével viszik fel az elektromosan töltött

részecskéket a céltárgy felületére megfelelő szuszpenzióból. A nagyfeszültség segítségével a

szerves vagy szervetlen oldószerben szuszpendált nanoméretű részecskék elektromosan

feltöltődnek és az ellenkező töltésű alapfém felé vándorolva leválnak annak felületére [102-

109].

Kollath és mtsai [110] összehasonlították az egyenáram (DC) és váltóáram (AC) hatását a

HAp elektroforézissel történő leválasztására. Alapfémként titánt használtak és

kereskedelemben kapható HAp port szuszpendáltattak butanol oldószerben ultrahang

segítségével. Az eredményeik azt mutatták, hogy az AC segítségével leválasztott réteg

tömörebb és egyenletesebb lett.

A HAp diszpergálására többféle szerves oldószer alkalmazható. Farrokhi-Rad és mtsai [111]

a különféle alkoholok (úgymint metanol, etanol, izopropanol és butanol) hatását vizsgálták a

diszperzió stabilitására nézve. Kimutatták, hogy a leválás gyorsabb volt kisebb

molekulatömegű alkoholok esetén, mivel a HAp elektroforetikus mozgékonysága abban

nagyobb, míg a butanolból leválasztott HAp bevonat bizonyult a legjobban tapadónak és

korrózióállónak SBF oldatban.

Ezen kívül ez a kutatócsoport vizsgálta a Tris (trisz-(hidroximetil)-amino-metán), mint

diszpergálószer hatását is a szuszpenzióra. Úgy találták, hogy a protonálódott Tris (H+Tris)



IRODALMI ÁTTEKINTÉS

15

hidrogénkötésen keresztül ráadszorbeálódott a HAp részecskék felületi P–OH csoportjára,

megnövelve a zeta potenciál értékét és növelve a kolloid/diszperzió stabilitását [112]. Más

kutatócsoport dimetil formamidot használt oldószerként [113]. Munkájukban vizsgálták a

HAp szuszpenzió zeta potenciáljának, elektromos mozgékonyságának illetve

vezetőképességének változását a pH-val, hogy megtalálják a legstabilabb szuszpenziót.

Eredményeik alapján a szuszpenzió pozitív töltésű volt a pH = 3-10 tartományban, valamint a

legstabilabb szuszpenziót pH = 7-nél kapták.

Rojaee és mtsai [114] nanoszerkezetű hidroxiapatitot választottak le magnézium ötvözet

implantátum anyagra elektroforézissel. Az általuk előállított réteg vastagsága 87,31 ± 4,52

µm között változott, míg érdessége a mérések alapján 5,05 ± 0,72 µm közötti volt.

Elektroforetikus úton ionokkal módosított HAp is leválasztható. Sun és mtsai [115] Zn

szubsztituált HAp (ZnHAp) részecskéket vittek fel rozsdamentes acél alapra. A ZnHAp

részecskéket kicsapással, csapadékképzéssel készítették Ca(NO3)2-ot valamint különböző

arányban Zn(NO3)2-ot tartalmazó oldatokból. A Zn/Ca arányt 1%-tól 10%-ig változtatták.

Kimutatták, hogy tömör, egyenletes réteg érhető el elektroforézissel, ha a Zn/Ca arány eléri

az 5%-ot.

Elektrokémiai leválasztás

Az elektrokémiai leválasztás lényege, hogy egy kételektródos cellában, ahol a katód a negatív

és az anód a pozitív elektród, áram, illetve feszültség segítségével filmréteget viszünk fel a

katód felületére (2.3. ábra). Az elektrolitban lévő pozitív töltésű kationok a katód felé

vándorolnak, ahol semlegesítődnek és a felületre atomokként illetve semleges részecskékként

leválnak/kicsapódnak.

2.3. ábra: Elektrokémiai leválasztás sematikus ábrázolása standard két elektródos cellában.

Áramgenerátor
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A HAp rétegek és egyéb kalcium-foszfát rétegek elektrokémiai leválasztása elektromosan

vezető felületekre elterjedt technológia. Ez főként annak köszönhető, hogy a technológia

olcsó, könnyen kezelhető módszert biztosít a rétegek előállítására alacsony hőmérsékleten.

Előnyei közé tartozik, hogy a paraméterek változtatásával a rétegek fizikai, kémiai és

biológiai jellemzői is alakíthatók, bonyolult felületű, komplex anyagok is könnyedén

bevonhatók, könnyű a léptéknövelés és az ipari alkalmazás megvalósítása. Hátránya, hogy a

levált CaP rétegek tapadása nem ideális, a vastagabb bevonatok porszerűek. A hidroxiapatit

elektrokémiai leválasztásához használt elektrolitnak tartalmaznia kell Ca forrást, ami

nagyrészt Ca(NO3)2 valamint foszfor forrást, ami lehet HPO4
2-, H2PO4

-, PO4
3- komplex

anionok Na+, K+ illetve NH4
+ sói.

A kalcium-foszfátok elektrolitikus leválasztásakor az elsődleges elektródfolyamat a víz

elektrolízise, azaz hidrogén fejlődés a katódon és oxigén fejlődés az anódon.

2H2O + 2e- → H2(g) + 2OH- Eo= -0,83 V vs. SHE (2.1)

O2(g) + 2H2O + 4e- → 4OH- (l) Eo= +0,4 V vs. SHE (2.2)

Ezeken kívül lehetséges még a hidrogén-foszfát anionok elektrokémiai redukciója:

2H2PO4
− + 2e− → 2HPO4

2− + H2 (g) (2.3)

2HPO4
2− + 2e−→2PO4

3− + H2 (g) (2.4)

vagy a hidrogén-foszfát ionok kémiai reakciója a katódon képződött OH- ionokkal:

H2PO4
− + OH− → HPO4

2− + H2O (2.5)

HPO4
2− + OH− → PO4

3− + H2O (2.6)

Majd ezen anionok csapadékképzési reakciója a Ca2+ ionokkal az elektród felszínén:

Ca2+ + HPO4
2− + 2H2O → CaHPO4 2H2O (2.7)

3Ca2+ + 2PO4
3− → Ca3(PO4)2 (2.8)

A katódon képződő OH- ionok miatt a pH értéke jelentősen megnövekedik az elektród

közvetlen környezetében aminek hatására a katód felé vándorló pozitív töltésű Ca2+ ionok a

foszfát anionokkal nagyon kis oldhatóságú csapadékot képezve leválnak a katód felületére.

A kutatások alapján az elsődlegesen leváló kalcium-foszfát fázis a CaHPO4, azaz monetit,

ezért különféle utólagos felületkezelésekre van szükség a fázisátalakításhoz hidroxiapatittá.

Blackwood és mtsai [116, 117] kimutatták, hogy a CaP rétegek katódos leválasztásakor

alacsony kristályossági fokú hidroxiapatit és amorf CaP fázisok keveréke vált le és a rétegek
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tapadása a Ti alapra gyenge. Bizonyították, hogy a levált HAp kristályossági foka javítható,

valamint az egyéb CaP fázisok is átalakíthatóak kristályos hidroxiapatittá NaOH utókezelést

alkalmazva. A rétegek tapadása tovább javítható a Ti alapfém felületének NaOH-os

előkezelésével, majd 600 °C-on történő hőkezelésével vagy hidrogén-peroxid (H2O2)

adagolásával az elektrolithoz. Mind a HAp kristályossága, mind a tapadása javítható a

leválasztás hőmérsékletének emelésével. Forgóelektród alkalmazása alacsony fordulatszámon

szintén előnyös a tapadásra nézve, mivel a centrifugális erő elhajtja a fejlődő H2 buborékokat

és az alapfém felé hajtja a Ca2+ és foszfátionokat. Magasabb fordulatszámon azonban a

fejlődő hidroxidionok szintén eltávolodtak a katód felszínétől és a levált réteg egyenetlenebb

és porszerűbb lett az egyenletes filmréteg helyett [118-120].

A monetit fázis átalakítása hidroxiapatittá lehetséges még a réteg magas hőmérsékleten

történő (900 °C – 1000 °C) hőkezelésével is [121].

Az elektrokémiai rétegnövesztés megvalósítható impulzusos áram alkalmazásával. Ennek a

módszernek az előnye az egyenáramú leválasztáshoz képest, hogy egyenletesebb, tömörebb,

jobban tapadó rétegek állíthatók elő, jobb fizikai-kémiai tulajdonságokkal. Kisebb

szemcseméretű részecskéket eredményez, mivel az impulzusos áramnál a gócképződés

mechanizmusa kedvezményezettebb, mint a gócnövekedésé.

A 2.4. ábrán az impulzusos áram négyszöghullámának sematikus ábrázolása látható:

2.4. ábra: Négyszögjeles áramimpulzus sematikus ábrázolása.

Gopi és mtsai [122] összehasonlító tanulmányt végeztek a hidroxiapatit egyen- és impulzusos

árammal történő leválasztásával kapcsolatban. Eredményük, hogy az impulzusos áram

pozitívan hat a HAp bevonat kristályszerkezetére és adhéziójára. Az árammentes időszak

alatt elég ideje van a Ca2+ és PO4
3- ionoknak, hogy a katód felületéhez, a kiürült zónába
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vándoroljanak, fenntartva a HAp leválasztásához szükséges optimális körülményeket.

Esetükben az árammentes időszak és az áramimpulzusok időtartama másodperces

nagyságrendűek voltak. A szerkezeti vizsgálatok szerint tömörebb, egyenletesebb rétegek

képződtek kisebb átlagáram-sűrűség és hosszabb árammentes idő esetén.

Blackwood és mtsai [117] szintén hidroxiapatit rétegeket választottak le impulzusos árammal

titán alapfémre és vizsgálták a rétegek adhéziós tulajdonságait. Azt találták, hogy kisebb

áramsűrűség alkalmazásával vastagabb rétegek állíthatók elő, valamint javul a bevonat

kristályossági foka és tapadása is. A nagyobb áramsűrűséggel, rövid ideig leválasztott rétegek

hasonló tulajdonságokkal rendelkeztek, mint az kis egyenárammal és hosszabb ideig

(másképpen ugyanannyi töltéssel) leválasztottak. Az impulzusos áram alkalmazásának

előnyeit számos egyéb kutatómunka tárgyalta [123-127].

A hidroxiapatit rétegek mechanikai, korróziós és biológiai tulajdonságainak változtatására

lehetséges megoldás még a különféle fémionokkal történő adalékolás, módosítás, együtt-

leválasztás. Több kutatómunka bizonyítja, hogy az ionokkal történő adalékolás módosítja a

HAp kristályszerkezetét, megváltoztatja a rácsparamétereket, amennyiben ezek az elemek

beépülnek magába a kristályrácsba [128-132].

Az XRD vizsgálatok alapján a Ca2+ (0,99 Å) ionok részleges helyettesítése kisebb méretű

Zn2+ (0,77 Å) vagy Mg2+ (0,69 Å) ionokkal a röntgendiffrakciós csúcsok nagyobb 2Θ felé

tolódását eredményezik [130-136].

Ziani és mtsai azt találták, hogy a Mg2+ ion beépülése a kristályrácsba a krisztallitok

méretének csökkenését és a rácsszerkezet hibahelyeinek növekedését okozza, ezáltal

kiszélesedett csúcsok jelennek meg az XRD görbén. A stroncium- és ezüstionok beépülése a

kristályrácsba a reflexiós csúcsok kisebb 2Θ felé tolódását okozták, tehát a rácsállandók

értékei növekedtek, ami a Sr2+ (1,13 Å) és Ag+ (1,15 Å) nagyobb méretének köszönhető

[132].

Az egyen- és impulzusos árammal történő leválasztás mellett elterjedt módszer az egyen- és

impulzusos feszültséggel történő rétegnövesztés [137-141].

Wang és mtsai [137] az elektrokémiai úton leválasztott HAp nanoszerkezetét vizsgálták,

mivel állításuk szerint a bevonatok szerkezete nagyban befolyásolta azok fizikai és kémiai

tulajdonságait valamint klinikai alkalmazhatóságukat. A bevonatokat potenciosztáttal

állították elő, -1,4 V konstans katódos potenciálon kalomel (SCE, Hg/Hg2Cl2)

referenciaelektródhoz képest. Eredményeik alapján azt állították, hogy az elektrokémiai úton

előállított rétegek magas kristályossági fokkal rendelkeztek, valamint, hogy a bevonatok két
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különálló rétegből épültek fel: a külső réteg lemezszerű kristályokból állt, melyek az

alapfémre merőlegesen növekedtek, míg a belső réteg sűrű, homogén, nanoszerkezetű HAp

kristályokból épült fel.

Thanh és mtsai [138] a hidroxiapatit rétegeket szintén potenciosztáttal készítették. A

leválasztás során a potenciált 0 V-tól - 1,6 V-ig növelték, telített kalomel elektródhoz

viszonyítva, 5 mV/s polarizációs sebességgel. A rétegeket 316L rozsdamentes acélra

választották le. Elektrolitként különböző koncentrációjú kalcium-nitrátot, ammónium-

hidrogén-foszfátot valamint hidrogén-peroxidot tartalmazó oldatokat használtak és vizsgálták

az elektrolit koncentrációjának, a hőmérsékletének, valamint a H2O2-tartalomnak a hatását a

réteg morfológiájára, szerkezetére és összetételére. Saremi és mtsai [139] impulzusos

potenciált alkalmaztak a rétegkészítéshez. Esetükben az elektrolit 0,042 mol/L Ca(NO3)2,

0,025 mol/L (NH4)H2PO4 és 10 ml/L H2O2 tartalmú oldat volt és a hordozó AZ31 Mg

ötvözet. A leválasztáshoz feszültséggenerátort használtak és a rétegeket –3 V potenciálon

készítették 0,2 kitöltési tényezővel (tbe/tbe+tki), szobahőmérsékleten. A rétegek fő szerepe a

Mg ötvözet implantátum korróziójának csökkentése volt.

Monasterio és mtsai [141] szintén AZ31 Mg ötvözetre választottak le kalcium-foszfát

rétegeket. Átfogó kutatómunkájukban négyféle módszert hasonlítottak össze: konstans

potenciálú leválasztást, impulzusos potenciálú leválasztást valamint DC és PC leválasztást.

Kimutatták, hogy egyenáramú és impulzus áramú leválasztásokkal hatékonyabban lehetett

előállítani viszonylag jól tapadó rétegeket. Nem találtak számottevő különbségeket a két

módszerrel leválasztott rétegek minőségében. Mindkét esetben sima, egyenletes kalcium-

foszfát rétegeket kaptak, ami brushitnak (CaHPO4.2H2O) bizonyult. A brushit a hidroxiapatit

fázis prekurzorának tekinthető. Meghatározták az optimális áramsűrűség tartományt, ami a

megfelelő minőségű rétegeket eredményezte. Esetükben ez 0,1 - 0,3 mAmm−2 között

mozgott. Ennél nagyobb áramsűrűség alkalmazása esetén azt találták, hogy a CaP részecskék

morfológiája megváltozott, a lemezszerű forma helyett inkább gömb alakú részecskék váltak

le, ami jelentősen csökkentette az alapfémhez tapadást. Impulzusos áramú leválasztás esetén

azt a következtetést vonták le, hogy az alacsony frekvencián (50 Hz) történő leválasztás

elősegíti a nagy, lemezszerű részecskék növekedését, valamint az 50–1000 Hz tartományban

történő leválasztás ugyanolyan tapadású rétegeket eredményezett. Mindemellett, az 1000 Hz-

en történő leválasztás, ami jóval nagyobb a szakirodalomban optimálisnak állított 500 Hz-nél,

jól tapadó, lemez formájú részecskéket eredményezett. Állításuk szerint az 1000 Hz

frekvenciával előállított réteg kisebb méretű részecskékből épült fel, mint az 50 Hz-en

leválasztott, ami előnyös lehet a csontsejtek oszteointegrációjához az orvosbiológiai
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alkalmazáskor. Megfigyelték azt is, hogy a bevonat vastagsága növekedett, mikor az

áramsűrűséget és az áramkitöltési tényezőt növelték.

A konstans potenciállal és impulzusos potenciállal történő leválasztással előállított rétegek

esetében az 5 V-on leválasztott rétegek rendelkeztek a legjobb morfológiával és

homogenitással, azonban szárítás után a rétegek könnyen leváltak a felületről. Nagyobb

feszültségeknél az elektrolit már flokkulálni kezdett, nagyméretű CaP részecskék váltak le az

alapfém felületére, azonban a leválás nem volt egyenletes, mivel maradtak bevonat nélküli

felületek is. Ezek a bevonatok is könnyen lejöttek a felület utókezelése, szárítása után. Az 5 V

alatti feszültség alkalmazása szintén nagy kiterjedésű fedetlen felületeket eredményezett.

Elektroporlasztásos (electrospray) rétegleválasztás

Az elektroporlasztás egy viszonylag új technológia a CaP bevonatok előállítására. A módszer

előnye, hogy egyszerű és költséghatékony, hátrányai közé tartozik azonban, hogy az így

leválasztott rétegek nem egyenletesek és a tapadásuk sem tökéletes, ez azonban javítható

adalékanyagok (különféle biopolimerek) alkalmazásával. A módszer lényege, hogy nagy

feszültség (általában 6-15 V) hatására a CaP szuszpenzió cseppjei az adagoló tű végén

úgynevezett Taylor kúpot képeznek, a részecskék elektromosan feltöltődnek, majd amikor a

feszültség a két elektróda között elér egy bizonyos értéket, folyadéksugárként, kúp alakban

kilövell és a céltárgyon gyűlik össze film formájában. A szuszpenziót szivattyú segítségével

juttatják az adagoló tű nyílásához (2.5. ábra). A céltárgy lehet maga az implantátum anyag. A

CaP szuszpendálására sokféle oldószer (vizes és szerves) alkalmazható.

2.5. ábra: Az elektroporlasztó készülék összeállítása és sematikus működési elve.

Leeuwenburgh és mtsai [142] CaP vékonyréteget választottak le cpTi felületre

elektroporlasztással. Kutatómunkájuk során Ca(NO3)2.4H2O-ot és H3PO4-at (85 m/m%,)

Fűtőelem

Termopár Szubsztrát

Tű

Pumpa Prekurzor folyadék



IRODALMI ÁTTEKINTÉS

21

használtak, mint Ca és P prekurzort, valamint etanolt és butil-karbitolt diszpergáló

oldószerként. Kimutatták, hogy a bevonat szerkezete, morfológiája alakítható a leválasztási

paraméterek optimális kombinációjának megválasztásával. Kutatásuk fontos eredménye,

hogy változatos morfológiájú bevonatok állíthatóak elő, az egészen tömörtől a nagyon

pórusos jellegig. Sikerült előállítaniuk ezen kívül egy egyedi morfológiával rendelkező,

hálószerű bevonatot is, háromdimenziósan összekapcsolódó pórushálózattal. XRD és FT-IR

mérésekkel bizonyították a karbonátos HAp képződést az elektroporlasztott bevonat

hőkezelése után. Egy másik tanulmányban [143] vizsgálták az így leválasztott pórusos CaP

rétegek in vitro és in vivo reaktivitását. Azt találták, hogy az apatit bevonatnak nem volt káros

hatása a csontszövetekre, valamint implantáció után a szálas szövetek sűrűn kezdtek

növekedni az implantátumon.

Huang és mtsai [144] nanoszerkezetű HAp (nHAp) bevonatokat állítottak elő. Munkájuk

során kalcium-hidroxidot (Ca(OH)2) és foszforsavat (H3PO4) használtak, mint Ca és P

prekurzorok a nHAp szuszpenzió előállítására. Az oldatban a Ca/P arányát 1,67-re állították

be. Singh és mtsai [145] azt tapasztalták, hogy az elektroporlasztott nHAp bevonat növelte a

Ti ötvözet felületi érdességét 2,34 μm-ről 2,77 μm–re, valamint javította a korrózióállóságát.

Az XRD mérések a reflexiós csúcsok kiszélesedését mutatták, ami arra utalt, hogy a nHAp

fázis amorf jellegű lett. Shouten és mtsai [146] hengeres implantátum csavarokra

elektroporlasztottak CaP nanorészecskéket és vizsgálták a mechanikai és in vivo

biokompatibilis jellegüket. A nanoméretű CaP port etanolban oszlatták el az elektroporlasztás

előtt. Az eredményeik szerint a bevonat durva, pórusos jelleget mutatott és a CaP részecskék

sűrűn befedték az implantátum egész felületét. A biokompatibiltási eredményeik szintén

pozitívak voltak. Jonge és mtsai [147] kifejlesztettek egy alkáli foszfatáz enzimet (ALP)

valamint kalcium-foszfátot tartalmazó bevonatot. A bevonatot titán korong alapfémre vitték

fel elektroporlasztás segítségével. Kimutatták, hogy ez a fajta bevonat képes indukálni enzim

által, és fizikai-kémiai úton is szabályozott biomineralizációs folyamatokat. Az oszteoblaszt

jellegű sejteken végzett sejtéletképességi tesztek lelassult sejtosztódást, valamint felgyorsult

mineralizációt mutattak az ALP/CaP kompozit bevonat esetében a csak CaP réteggel bevont

illetve bevonat nélküli implantátumokhoz viszonyítva. Ezek az eredmények bebizonyították,

hogy az ALP-t is tartalmazó bevonat javítja illetve fokozza a Ti implantátum csontképző

tulajdonságát. Vizsgálták továbbá az elektroporlasztott nanoCaP/kollagén kompozit bevonat

csontképző jellegét is. Bizonyították, hogy a bevonat kollagén tartalma nagyban javította a

réteg adhézióját valamint elősegítették az oszteoblaszt differenciálódást [148].
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2.3.2. Magas hőmérsékletű technológiák

Plazmaszórás

A plazmaszórás során nagy sebességű plazmalángot használnak rendkívül magas

hőmérsékleteken (~10000 °C) különféle anyagok (pl. fémek, kerámiák, kompozitok) a

céltárgy felületére szórására és a felületre történő ráégetésére. A bevonat anyagát porszerű

formában injektálják a nagy hőmérsékletű plazmalángba, ahol gyorsan felmelegszik és nagy

sebességre gyorsul. Végül a felhevült anyag a hordozó felületébe csapódik és ott gyorsan

lehűl, bevonatot képezve (2.6. ábra). A módszer előnye, hogy magas olvadáspontú anyagokat

(kerámiákat) is alkalmazhatnak bevonatként, a bevonat tömör, egyenletes, jó adhéziós

tulajdonságokkal rendelkezik, a bevonat nem szennyeződik, mivel tiszta technológia, nagy a

leválasztási sebesség, a bevonat vastagságát és a leválasztási paramétereket könnyű hangolni.

Hátrányai közé soroljuk, hogy drága, energiaigényes, bonyolult, komplex folyamat, a CaP

fázisok kedvezőtlen elbomlása, fázisátalakulása mehet végbe, komplex, bonyolult formájú

anyagok bevonása nehézkes, valamint a gyors lehűlési folyamat során repedések léphetnek

fel a rétegben, ami rontja a fizikai-kémiai tulajdonságait.

2.6. ábra: A plazmaszóró készülék összeállítása és sematikus működési elve.

A kalcium-foszfát rétegek előállítása esetén a bevonat fő összetétele kristályos HAp, azonban

tartalmaznak egyéb amorf CaP fázisokat is. Ezeknek a másodlagos fázisoknak a mennyisége,

minősége és eloszlása nagyban függ az alkalmazott paraméterektől, úgymint a gázáramtól,

plazma hőmérsékletétől, a vivőgáz minőségétől, a hűtési paraméterektől valamint láng és a
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hordozó közötti távolságtól. Ezen kívül függ még a felhasznált HAp nanorészecskék

méretétől is [149-152].

Wu és mtsai [153] kidolgoztak egy szabadalmat pórusos HAp réteg előállítására plazma

porlasztással. HAp szuszpenziót használtak 16 – 45% szárazanyag tartalommal és a

szuszpenzióhoz különféle ún. pórusképző adalékanyagokat (etanol, ammónium-karbonát,

ammónium-bikarbonát, hidrogén-peroxid és desztillált víz) adtak különböző arányokban. Ez

a pórusos szerkezet előnyösnek bizonyult az anyag biokompatibilitására, bioaktivitására

nézve.

Gan és mtsai [154] szabadalmaztatott eljárásukban ezüst tartalmú HAp bevonat

plazmaszórással történő kialakítását írták le. Az egyik általuk kifejlesztett bevonat a hordozó

felületére felváltva porlasztott kereskedelmi HAp és Ag2O por. Azonban ez a módszer nem

eredményezett egyenletes AgHAp réteget, a felület borítottsága nem volt homogén és az

ionok kioldódása sem volt egyenletesen fenntartható implantáció után. Abban az esetben sem

kaptak egyenletes eloszlású réteget, amikor a plazmaszórás előtt homogenizálták a HAp és

Ag2O porokat, mivel az ezüst oxid nem lépett kémiai reakcióba a HAp porral és nem

képződött új, egységes AgHAp fázis még magas hőmérsékleten sem. Egy másik eljárásuk

szerint az előzetesen hidroxiapatittal bevont implantátumokat AgNO3 tartalmú oldatba

merítették 24 órán keresztül majd szárították az implantátumot levegőn és inert atmoszféra

alatt is. A bevonatok vastagságát 1 mikrométertől néhány száz mikrométerig változtatták.

Wang és mtsai [155] HAp bevonatokat állítottak elő úgynevezett mikro-plazmaszórással.

Bizonyították, hogy a bevonat fáziseloszlása változott a bevonat különböző vastagságában.

Kristályos HAp, ACP és β-TCP fázisokat mutattak ki a bevonat/alapfém határfelületen, a

HAp tartalom növekedett a rétegben a határfelülettől távolodva, és a felszínen elérte a 90%-ot

(40 µm vastagságú bevonat esetén). A HAp oszlopos kristályszerkezetét figyelték meg a

felszíni régióban, ami a (002) orientációnak tulajdonítható.

Tsui és mtsai [156] Ti6Al4V, rozsdamentes acél és wolfrám hordozókra plazma-szórtak HAp

rétegeket és vizsgálták a bemeneti feszültség és a különböző vivőgáz kombinációk hatását a

bevonat minőségére. A vizsgálati eredményeik alapján az általuk porlasztott rétegek alacsony

porozitással, nagy kohéziós szilárdsággal és jó tapadással rendelkeztek. A bevonat nagyfokú

kristályossággal rendelkezett és stabil, nagy kémiai tisztaságú fázissal. Kimutatták, hogy a

bemeneti feszültség növelésével a kristályossági fok, illetve az OH- tartalom csökkent és a

réteg nem hidroxiapatitos CaP fázisainak aránya megnövekedett. Ezt a jelenséget a

részecskék nagyobb fokú megolvadásával magyarázták, mivel a megolvadt részecskék amorf
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fázisba alakultak át a lehűlés során. A plazma hőmérsékletének növelésével a rétegek

porozitása is növekedett és mikrorepedések is megjelentek.

Egy másik módszer a plazmaszórás alkalmazására a molekuláris plazma leválasztás (MPL),

melyet a Chameleon Scientific (Longmont, CO, USA) cég fejlesztett ki. Alkalmas HAp

bevonatok kialakítására fémek, polimerek és kerámiaanyagok felületére néhány nanométertől

egészen több 10 mikrométeres vastagságban. Az MPL technológia nagyfeszültségű

koronakisülést használ a rétegek különböző hordozók felületére történő egyenletes felvitelére.

Balasundaram és mtsai [157] elsőként publikálták nanoszerkezetű HAp réteg felvitelét titán

alapra ezzel a módszerrel. A hidroxiapatit tartalmú oldatot ionizálták a koronakisülés

segítségével majd a HAp részecskék leváltak az anodizált nanocsöves Ti alapra az ionizált

folyadékból a vákuumkamrában. Bizonyították, hogy az így készített bevonat jól tapadt az

alapfém felületére és szerkezetében nem tartalmazott nagyobb mikrorészecskéket,

agglomerátumokat[158].

Kémiai gőzfázisú leválasztás (CVD)

A gőzfázisú kémiai leválasztással történő bevonatkészítésnél a különböző reaktánsok

gőzfázisú kémiai reakciója megy végbe a magas hőmérsékletre (500–1500 °C-ra) felfűtött

hordozó felületén, illetve annak közvetlen közelében. A módszerrel leválaszthatóak

egyrétegű, illetve többrétegű bevonatok, valamint kompozitok. A bevonatok

nanorészecskékből épülnek fel, a réteg nanostruktúrája jól szabályozható, illetve alakítható.

Segítségével egyedi struktúrájú szerkezetek kialakítása lehetséges akár atomi szinten, ami

nagytisztaságú bevonatok előállítását eredményezi. Ezen kívül komplex felületek

(orvosbiológiai implantátumok, nanoberendezések) bevonása nagy felületen is

megvalósítható. Azonban a leválasztási paraméterek (hőmérséklet, nyomás, a reaktánsok

koncentrációja, a gáz összetétele és a gázáramlás sebessége) nagyon pontos beállításokat,

monitorozást és ellenőrzést igényelnek, ez hátránya a technológia alkalmazásának. A kémiai

gőzfázisú leválasztás alatt végbemenő főbb kémiai reakciók a pirolízis, oxidáció, redukció,

hidrolízis, valamint ezek kombinációi. A hordozó akár katalizálhatja is ezeket a folyamatokat.

Az adott kémiai reakciók határozzák meg az alkalmazandó optimális hőmérséklettartományt.

A bevonat leválasztási hőmérséklete az egyik kritikus pont, mivel meghatározza mind a

termodinamikai, mind a kinetikai folyamatokat a leválasztás során. Ezt a hőmérsékletet fenn

kell tartani, hogy a kémiai reakció a hordozó felületén játszódjon le és ne a gázfázisban,

valamint optimalizálni kell a paramétereket a réteg megfelelő szerkezetének (méret és forma)
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kialakításához. A paraméterek legkisebb változtatása is megváltoztathatja a kémiai reakció

kinetikáját, rosszabb minőségű rétegeket eredményezve [159].

A CVD során fontos, hogy a gőzfázisú reaktánsok elérjék a hordozó felületét valamint a

megfelelő hőmérséklet beállítása, ahol a gázok kémiai reakciója diffúzió kontrollált, annak

érdekében, hogy egyenletes bevonat keletkezzen [160].

Gao és mtsai [161] CaP rétegeket állítottak elő plazma fémorganikus gőzfázisú kémiai

leválasztással (MOCVD). Ebben a technológiában fémorganikus prekurzorokat alkalmaztak a

rétegek előállítására. Kimutatták, hogy az ideális hordozók a leválasztáshoz lehetnek fémek,

kerámiák, üvegek és ezek kombinációi, szerkezetük lehet tömör vagy pórusos. Ca

prekurzorként Ca(C11H19O2)2 (kalcium-bisz[2,2,6,6-tetrametil-3,5-heptándionát]),

C10H2F12O4Ca (kalcium-[hexafluoro-acetoacetonát]) valamint C6H14O4Ca (kalcium-metoxi-

etilát) használtak, míg a P prekurzorok: (C2H5O)3PO (trietil-foszfát), (C3H7O)3PO (tri-

izopropil-foszfát), (ClCH2CH2O)3P(O) trisz(2-klóretil)-foszfát. A prekurzorok Ca/P arányát

1,35 és 1,65 között változtatták kísérleteikben. A bevonatokon elvégzett kvalitatív mikro-

indentációs kísérletek kimutatták, hogy a réteg adhéziója megfelelő és egyenletes az egész

felületre nézve, valamint az 500 °C felett leválasztott rétegek nem töredeztek vagy váltak le a

hordozó felületéről hűlés közben.

Impulzus lézeres leválasztás (PLD)

A PLD módszer lényege, hogy egy impulzusos lézersugarat irányítanak a céltárgyra, amelyet

vákuumkamrában forgatnak vízgőzös közegben kontrollált körülmények között. A lézersugár

által elpárologtatott anyag közvetlenül a vele párhuzamosan elhelyezett hordozóra válik le.

Ezt a hordozót általában felmelegítik a megfelelő hőmérsékletre. Számos CaP fázis

választható le a leválasztási paramétereknek, azaz a lézersugár intenzitásának, a vízgőz

nyomásának, és a hordozó hőmérsékletének függvényében [162].

A módszer előnyei közé tartozik a jól tapadó, nagy kristályossági fokú, tömör és homogén

bevonatok kialakítása, valamint a technológia hatékony és megbízható, a leválasztási

paramétereket könnyű beállítani, ellenőrizni és változtatni [163].

Hátránya, hogy a berendezés, annak üzemeltetése és ezáltal a rétegek előállítása drága,

bonyolult 3D-s tárgyak bevonása nem, vagy csak nehezen kivitelezhető és a leválasztás

sebessége is kicsi.

Duta és mtsai [164] egy összehasonlító tanulmányt dolgoztak ki, melyben vizsgálták

különböző természetes alapú HAp kompozitokból valamint kereskedelmi HAp porokból PLD

módszerrel leválasztott rétegek tapadását a Ti alapfémre. Megfigyelték, hogy a rétegek
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tapadása nagyon hasonló volt a szakirodalomban publikált értékekhez [165-167], valamint

hogy a bevonat gömbszerű részecskékből állt, melyek átmérője megközelítőleg 2 µm. Az

általuk előállított rétegek vastagsága 2,8 -3,7 µm között változott.

Komath és mtsai [168] szintén azt tanulmányozták, hogyan lehet jól tapadó kristályos HAp

réteget leválasztani Ti alapra. A rétegeket PLD módszerrel készítették 200 °C-on, és utólagos

hidrotermikus felületkezelést is végeztek alkáli közegben. Kísérleteik alapján ez az

utókezelés jelentősen növelte a réteg tapadását az alapfémhez.

Man és mtsai [169] vizsgálták a különböző felület-előkezelési módszerek hatását a rétegek

tapadására. Azt találták, hogy az adhéziós erősség növekedett a felület érdességének

növelésével. A PLD módszerrel előállított HAp rétegek minőségének és tulajdonságainak

vizsgálatával kapcsolatban számos irodalmi adat található [170-176].

Popescu-Pelin és mtsai [173] titán alapra növesztettek HAp bevonatokat és tanulmányozták a

mechanikai, fizikai-kémiai és biológiai tulajdonságaikat. Az általuk előállított rétegekben a

részecskék morfológiája szabálytalan volt. Mikrométeres nagyságú, cseppszerű

granulátumokat, valamint mikro- és nanoméretű üregeket figyeltek meg a PLD technikával

előállított rétegben. A Ca/P elemarányt 1,73 ± 0,3 értékűnek mérték, amiből Ca-ban gazdag

HAp fázis jelenlétére következtettek.

2.3.3. Alacsony- és magas hőmérsékletű technológiák együttes alkalmazása

Vizes kémiai kicsapás és hidrotermikus eljárás

Mindkét eljárás egyszerű, gyors és költséghatékony megoldás a HAp előállítására. Ezeket a

módszereket széleskörűen alkalmazzák porok illetve kerámia bevonatok gyártására. Az

eljárásokban megfelelő prekurzorokat tartalmazó oldatokat, szuszpenziókat, kolloidokat

használnak a bevonatok kialakítására. A módszerek fő előnye az egyszerűségükben és

olcsóságukban rejlik, nem igényel bonyolult és drága berendezéseket. Bonyolult geometriájú

felületek is egyenletesen bevonhatóak. A technológiák léptéknövelése könnyedén

megoldható és iparosítható. Hátrányuk, hogy a bevonatok tapadása nem ideális és hőkezelés

(900–1000 °C) alkalmazása szükséges annak javítására [177-180]. Ezért is tekinthetők ezek a

bevonatkészítési módszerek az alacsony- és magas hőmérsékletű technológiák

kombinációjának.

A hidrotermális eljárás hasonló a vizes kémiai kicsapáshoz azzal a különbséggel, hogy ebben

az esetben a reakció magasabb hőmérsékleten játszódik le (>80 °C) és hosszabb ideig (több

mint másfél óra) tart. A CaP csapadék kristályos, és a részecskék morfológiája könnyen



IRODALMI ÁTTEKINTÉS

27

változtatható a reakció különböző paramétereivel, úgymint a prekurzorok minőségével és

koncentrációjával, elemarányukkal, a hőmérséklettel és az alkalmazott oldószerrel [181-186].

A CaP fázisok kicsapással történő leválasztására foszfor forrásként a foszfát anion (PO4
3-)

Na+, K+ vagy ammónium sói használhatók. Azonban vannak egyéb alternatív megoldások is,

melyekben foszforsavat vagy HPO4
2- illetve H2PO4

- anionokat alkalmaznak [187-188]. Ca

forrásként különböző Ca sók használatosak, úgymint Ca(NO3)2, Ca(OH)2, CaCl2, Ca(Ac)2,

azonban a leggyakoribb a kalcium-nitrát, mint prekurzor anyag [189, 190].

A reakció az alábbi sztöchiometriai egyenlet szerint játszódik le, amennyiben P forrásként

diammónium-hidrogén-foszfátot alkalmaznak:

10Ca(NO3)2.4H2O + 6(NH4)2HPO4 + 8NH4OH →

Ca10(PO4)6(OH)2 + 20NH4NO3 + 20H2O (2.9)

Ebben az esetben maga a termék szennyezőanyagoktól mentes, mivel az ammónium-nitrát

melléktermék nem épül be a HAp kristályrácsába. A reakció lejátszódása után viszont a

csapadékot mosni kell az ammóniumsók teljes eltávolítása érdekében. Ez a művelet sok vizet

igényel aminek következtében nagy mennyiségű, utólagos feldolgozásra szoruló

melléktermék, szennyezett víz is keletkezik. Ennek a kezelése, ártalmatlanítása ipari

méretekben már nehézkes és költséges.

A probléma elkerülése érdekében egyes kutatók [191, 192] más prekurzorokból indultak ki,

amelyek melléktermék képződése nélkül reagálnak. Az egyik ilyen alternatíva a kalcium-

hidroxid és foszforsav sztöchiometrikus arányú elegyítése az alábbi reakcióegyenlet szerint:

10Ca(OH)2 + 6H3PO4 → Ca10(PO4)6(OH)2 + 18H2O (2.10)

A 2.10-es reakció egyedüli mellékterméke a víz, így a mosási folyamat elkerülhető.

Több kutatómunka is foglalkozik kalcium-hidroxid és foszforsav pekurzorok alkalmazásával.

Nörenberg és mtsai [193] rúd alakú CaP kristályokat állítottak elő, melyekben a

hossz/szélesség aránya nagyobb, mint öt. Saita és mtsai [194] kidolgoztak egy módszert HAp

rétegek kialakítára olyan kolloidból, melyben a HAp részecskék mérete 0,01 és 0,2 µm között

változott. A részecskéket olyan szerves oldószerekben oszlatták el, melyek könnyen

elpárologtathatóak, úgymint alkoholok (etanol) és ketonok (metil-etil-keton). Troczinski és

mtsai [195] szabadalmaztattak egy eljárást, melyben olyan speciális formájú, gömbszerű,

mikroméretű CaP részecskéket állítottak elő, amelyek képesek magukba zárni

gyógyszerhatóanyagokat, fehérjéket, proteineket, géneket, vagy akár DNS-t. Ezáltal
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alkalmasak célzott terápiás használatra, mint gyógyszerhatóanyagok kioldódását szabályozó

vázanyagok.

A vizes kémiai kicsapás egyik nagy hátránya a nehéz reprodukálhatóság és a nem

sztöchiometriai CaP fázisok, mint melléktermékek képződése. Ennek hatására a CaP

kristályossága és morfológiája változik. Bizonyos CaP fázisok, úgymint a TCP, ACP, DCP

képződése elkerülhető a pH megfelelő beállításával. Az oldatok pH-ját 11 körüli, vagy annál

nagyobb értékre kell beállítani, ami biztosítja az ortofoszfát ionok keletkezését a H3PO4 vizes

oldatában [196].

Más kutatások bizonyították, hogy a 25 és 37 °C között végzett reakciók esetében a CaP

részecskék morfológiája és mérete a csontokéban találhatókéhoz hasonló, míg a 90 °C felett

végzett reakciókban a részecskék struktúrája a fogakat felépítőkéhez hasonlatos [197].

Az ionokkal történő adalékolás szintén problémákat vet fel ennél a technológiánál. A Ca/P

megfelelő aránya nehezen állítható be, és egyéb fázisokkal, kis oldhatóságú foszfát

csapadékokkal is szennyeződik a kalcium-foszfát fázis. Abban az esetben, ha a karbonát

szennyeződés, illetve beépülés elkerülése a cél, a reakciót inert gáz atmoszféra alatt kell

lejátszatni [198, 199].

A vizes kicsapással előállított különféle CaP fázisok rendkívül sokoldalúan hasznosíthatóak.

Felhasználási területeik közé tartozik a csontépítő [200-202], illetve csontpótló anyagok [23,

24, 203-205], ortopédiai és fogorvosi implantátumokon bevonatok [153, 154, 206-210],

valamint gének és gyógyszerek célzott kioldódását segítő vázanyagok [195, 211-216].

Bonfield és mtsai [217] kidolgozták az egyfázisú, Mg2+ és CO3
2- szubsztituált hidroxiapatit

előállítását. Az általuk leírt folyamatban PO4
3- és CO3

2- anionokat tartalmazó oldatot, amelyek

a H+ ionokon kívül nem tartalmaztak egyéb kationokat valamint Ca2+ és Mg2+ tartalmú

oldatokat kevertek össze, majd a kiváló csapadékot összegyűjtötték és szárították. A

Ca+Mg/P arányt a keverék szuszpenzióban 1,67-es értéken tartották. Az eredményeik alapján

a csapadék 0,5 m/m% körüli magnéziumot és 1 m/m% karbonátot tartalmazott és a

csapadékban a mért Ca+Mg/P arány nagyobb volt 1,67-nél. Bingöl és mtsai [186] kalcium-

szulfátból (CaSO4.0,5H2O), mint Ca prekurzorból és ammónium-foszfátból (NH4)3PO4, mint

P prekurzorból állítottak elő HAp port mérsékelt hidrotermális körülmények között.

Kimutatták, hogy a HAp képződése 50 °C alatt nagyon lassan ment végbe, 25 °C-on a HAp

kialakulása 7 nap után kezdődött el. Alacsonyabb hőmérsékleten a reakcióidő növelése

javította a HAp képződés hatékonyságát azonban más CaP fázisok (főként monetit, CaHPO4)

képződését is segítette.
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Szol-gél eljárás

A módszer lényege, hogy kolloid részecskéket, jellemzően 1-1000 nm mérettartományban,

oszlatnak el valamilyen közegben, ami lehet vizes vagy szerves oldószer. A kolloid rendszer

stabilitása növelhető a részecskék felületi töltésének csökkentésével, különféle

diszpergálószerek adagolásával. Ezek a diszpergálószerek általában nagy moláris tömegű

polimerek. A gélesedést kiválthatja a hőmérséklet, a pH változása, vagy az oldószer

elpárologtatása. A képződött gél egy kompozitnak is tekinthető, mivel egy szilárd vázból és

az általa bezárt oldószerből (folyadékfázisból) áll. A kialakult gél már képes megtartani az

eredeti alakját [209].

A szol-gél módszerrel történő bevonatkészítés történhet bemerítéses módszerrel (dip coating)

nagyobb és bonyolultabb felületű minták esetén, valamint rétegfelpörgetéssel, úgynevezett

„spin coating”-gal, ami elsősorban kis méretű, lapos felületű mintákon alkalmazható. Ez a

technológia egy viszonylag olcsó és könnyen kivitelezhető módszert biztosít a biokerámia

bevonatok előállítására. Az előállított rétegek homogének, egyenletesek, jó a

szerkezetintegritásuk, tisztaságuk, fizikai-kémiai tulajdonságaik megfelelőek. Emellett az

alapfém degradációja, hőindukált fázisátalakulása és mikroszerkezetének átalakulása is

elkerülhető, ami az előzőekben tárgyalt nagy hőmérsékletű technológiáknál (plazmaszórásnál

és kémiai porlasztásnál) problémát okozhat. A módszer hátránya, hogy a bevonat tapadása

gyenge és javításához hőkezelés szükséges. A szol-gél eljárás alacsony hőmérsékleten megy

végbe, azonban a réteg megfelelő tapadásához kiegészítő műveletként hőkezelés

alkalmazására is szükség van.

Kristályos HAp bevonat szol-gél technológiával történő előállításakor egy foszfor tartalmú

prekurzor vegyület (foszfit) hidrolízise megy végbe vizes közegben, majd ezután Ca só

prekurzor vegyületet adagolnak az oldathoz a gél kialakításához. Az utolsó lépés a gél

kiégetése megfelelő (általában 500 °C-nál nagyobb) hőmérsékleten a megfelelő kristályossági

fokú HAp bevonat eléréséhez. Az eljárás során Ca prekurzorként általában fém-alkoxidokat

(pl. Ca-dietanolát) valamint foszfor észtereket (pl. trialkil-foszfitokat, trialkil-foszfátokat)

használnak [210].

Takahashi és mtsai [218] kifejlesztettek egy szol-gél eljárást, melyben kalcium-nitrátot és

foszfonoecetsavat (HOOCCH2PO(OH)2) reagáltattak vizes közegben. Végeredményként

tiszta HAp port kaptak 700 °C-on, melynek kristályossági foka növekedett a hőmérséklet

1100 °C-ra történő emelésével. Chai és mtsai [219] két Ca prekurzort hasonlítottak össze: Ca-

dietoxidot és Ca-propionátot. Foszfor prekurzorként trietil-foszfitot használtak. Megfigyelték,
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hogy a kristályos HAp fázis 500 °C körül jelent meg Ca-proprionát reaktáns esetén, azonban

Ca-dietoxid esetén nem keletkezett HAp. Egy másik kutatómunkában Haddow és mtsai [220]

a HAp réteg előállításához Ca-acetátot használtak Ca forrásként és emellett kipróbáltak több

foszfor prekurzort, úgymint foszforsavat, foszfor-pentoxidot (P2O5) és trietil-foszfitot.

Eredményeik alapján elmondható, hogy a legjobb tulajdonságú réteget a trietil-foszfit

prekurzor alkalmazásakor kapták és a kristályos apatit fázis kialakulásához legalább 600 °C

kellett.

A szol-gél eljárásokban elterjedten használt szerves prekurzor anyagok nagyon drágák, így

költségessé teszik magát a technológiai eljárást és az ipari méretű előállításukat.

2.4. Ionokkal módosított szintetikus HAp

A tiszta szintetikus HAp módosítható különféle ionokkal, elemekkel, annak érdekében, hogy

összetétele jobban tükrözze a természetes HAp-ban megtalálható ásványi anyagokat,

nyomelemeket. Az adalékionok lehetnek kationok, úgymint Ag+ [15, 16, 101, 221-227], Zn2+

[115, 129, 133-136, 229-233], Sr2+ [132, 234-237], Mg2+ [238, 239], Si4+ [240-243], Cu2+

[244-246], Fe2+ [20] és ezek tetszőleges kombinációi, valamint anionok, úgymint F− [253,

257], Cl− [256] és karbonát [251-252, 254, 255] ionok és különféle kombinációjuk [250,

256].

2.4.1. Módosítás kationokkal

Az egyik legelterjedtebben alkalmazott és legszéleskörűbben tanulmányozott adalékion az

ezüst (Ag+), antibakteriális tulajdonsága miatt. Az ezüst ionos formájában fejti ki széles

spektrumú antibiotikus hatását, azáltal, hogy erősen kötődik az elektron donor csoportokhoz,

(-SH) a biológiai molekulákban és megakadályozza a baktériumok metabolizmusát,

reprodukcióját [227]. Egyik előnye, hogy a baktériumok nem válnak rezisztenssé vele

szemben, ellentétben az általánosan alkalmazott antibiotikumokkal. Kose és mtsai [222]

bebizonyították, hogy az Ag+ tartalmú CaP porral bevont implantátum csökkentette a

fertőződést a referenciaként használt új-zélandi fehér nyulaknál. Erakovic és mtsai [224]

impulzusos lézerrel készítettek ezüsttel adalékolt HAp vékonyréteget és tesztelték a

biokompatibilitását és citotoxicitását HEp-2 sejtkultúrán. A tesztek igazolták, hogy a bevonat

nem befolyásolta károsan a sejtek tapadását, életképességét és osztódásukat valamint a sejtek

normális morfológiában növekedtek. Egy másik kutatócsoport [228] elektrokémiai úton

előállított nanoszerkezetű Ag részecskéket tartalmazó HAp bevonatot vizsgált. A mintákon

elvégzett antibakteriális és biokompatibilitási tesztek pozitív eredményt mutattak, emellett
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kimutatták, hogy a megfelelő ezüst koncentráció beállítása a rétegben kifejezetten fontos,

mivel az ezüsttartalom növelésével csökkent a biokompatiblitás.

Másik gyakran használt adalékoló elem a cink (Zn). Köztudott, hogy a cink egy esszenciális

nyomelem a csontrendszerben és nélkülözhetetlen a csont normál növekedésékez és

fejlődéséhez, a hiánya pedig a csontsűrűség csökkenéséhez vezet [229]. A Zn gátolja az

oszteoklaszt sejtek kifejlődését, elősegíti az oszteoblaszt sejtek aktivitását, ezáltal elősegíti a

csontkialakulást, csontosodást [230]. Néhány kutatómunka alapján a cinktartalmú kalcium-

foszfát rétegek, úgymint a Zn-TCP gátolták a csontszövetek oszteoklaszt sejtek általi

feloldódását. A cink már egészen kicsi, 0,5 és 1 mol%-nyi koncentrációban is gátolta az

oszteoklaszt sejtek káros hatását [231, 232]. Emellett a cink még a sebgyógyulás

folyamatában is jelentős szerepet játszik. Ortiz és mtsai [233] tanulmányozták a titán

implantátumokra felvitt Zn-apatit bevonatok in vitro tulajdonságait. Munkájukban HAp és

ZnHAp nanoszemcséket tartalmazó szuszpenziót állítottak elő hidrotermális módszerrel,

majd ezt vitték fel az előzetesen felületkezelt titán alapfém felületére. Kimutatták, hogy mind

a cinkkel adalékolt, mind a tiszta apatit esetében a Ca/P elemarány 1,61 volt. Ezt azzal

magyarázták, hogy a hozzáadott cink ionok teljesen beépültek a CaP kristályrácsába,

helyettesítve a kalciumionokat. Esetükben a cink koncentrációja a rétegben 7 at% volt. Azt is

felismerték, hogy a cink beépülése megváltoztatta a kristályszerkezetet, csökkentette a

kristályok méretét, valamint csökkent a leválasztás sebessége is, mivel gátolta a HAp

kristályok növekedését. A biokompatibilitási teszteket humán oszteoblaszt sejteknek (HOB) a

minták felületére történő felvitelével végezték. Megfigyelték, hogy a ZnHAp bevonaton a

sejtek sűrűbben nőttek, szétterjedtebbek és hosszúkás formájú morfológiát mutattak. A

mennyiségi analízis alapján a sejtszám is jelentősen nagyobb volt, mint a tiszta HAp bevonat

esetében. Ez azt bizonyította, hogy a cinktartalom kedvez az oszteoblaszt sejtek osztódásának

és életképességének.

Fontos esszenciális nyomelem a szervezetben és a csontokban a stroncium (Sr) is. Fő szerepe

a cinkhez hasonlóan a csontszövet degradálódásnak megakadályozása azáltal, hogy az

oszteoklaszt sejtek kifejlődését gátolja, illetve aktivitásukat csökkenti. Emellett az

oszteoblaszt sejtek életképességének és osztódási hajlamának növelésével elősegíti a

csontsejtek kialakulását. Szintén sok kutatómunka foglalkozik stroncium tartalmú kalcium-

foszfát bevonatok előállításával és jellemzésével. A hosszú távú stroncium kezelést

tanulmányozó klinikai kísérletek pozitív eredményt mutattak [234].

Kutatások bizonyították, hogy a Sr sikeresen bevihető a CaP kristályrácsba különböző

technológiák alkalmazásával és a bevonat Sr tartalma tetszőlegesen hangolható a technológiai
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paraméterek változtatásával. A Sr tartalom minden esetben javította a minták

biokompatibilitását [132, 235, 236] valamint az implantátum beépülését, rögzülését

oszteoporózisos csontok esetében [237].

A magnézium (Mg) is fontos nyomelem a csontokban. Aktív szerepe van a sejtek

működésében biológiai, kémiai és molekuláris szinten is. Kulcsszerepe van a csontsejtek

metabolizmusában, mivel befolyásolja mind az oszteoblaszt, mind az oszteoklaszt sejtek

működését, emellett hatással van a csontnövekedésre [238].

A Mg bevitele a CaP rétegbe 0,5 - 2 at% közötti koncentrációtartományban nem okozott

semmilyen káros mellékhatást [239]. A minták bioaktivitása függött a bevitt Mg

mennyiségétől. A Mg tartalom növelése kedvezett az amorf CaP fázis kialakulásának [239].

A CaP rétegeket lehet még szilíciummal (Si) is módosítani, ami szintén esszenciális

nyomelem és fontos szerepe van a csontkialakulásban. Egyes tanulmányok szerint a szilícium

főként a fiatal csont aktív helyein lokalizálva található és fontos szerepe van a csontosodás

kezdeti stádiumában [240, 241]. A metabolikusan aktív oszteoblaszt sejtekben viszonylag

magas a Si koncentrációja és aktív szerepe van az extracelluláris mátrix kialakulásában a

csontokban és a porcokban [242].

Qiu és mtsai [243] elektrokémiai úton állítottak elő Si-adalékolt CaP bevonatot AZ31

magnézium ötvözet alapfémre. Kétrétegű bevonatot készítettek, melyben a belső réteg

porózus, lemezes szerkezetű, míg a külső réteg tömör, tömbszerű apatit. A bevonat kiváló

biokompatibilitással rendelkezett az elvégzett tesztek alapján.

A tudományos irodalomban találhatók olyan tanulmányok, melyekben nem ezüst az

antibakteriális komponens, hanem réz (Cu) [244]. Ez a komponens hatékonynak bizonyult

bizonyos fokig Escherichia coli ellen. Azon kívül, hogy mutat némi antibakteriális hatást,

egyéb szerepe is van a szervezetben, mint esszenciális nyomelemnek. Kutatások bizonyítják,

hogy jelentős szerepet tölt be az oszteogenezisben és az angiogenezis folyamataiban is. A

legnagyobb mennyiségben a májszövetekben fordul elő, és stimulálja az endothel sejteket a

véredényképzésben [245]. Ezen kívül a réznek még szerepe van számos enzim működésében

is [246].

Megfelelő leválasztási technológia alkalmazásával egyszerre több adalékoló elem is bevihető

a kalcium-foszfát rétegekbe, ezáltal lehetőséget adva az egyes elemek előnyös

tulajdonságainak ötvözésére és az implantátum biokompatibiltásának további növelésére. A

biológiai apatitokban megtalálható többféle nyomelem változó arányban, így a szintetikus

apatitok megfelelő adalékolásával, illetve a megfelelő elemarány és elemösszetétel

kiválasztásával a természetes apatithoz hasonló összetétel érhető el.
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Az ezüst és cink együttes bevitele a CaP rétegbe könnyen megvalósítható többféle

módszerrel. A vizes kémiai kicsapással előállított AgZnHAp por (2,5-5 m/m% Zn

tartalommal és 0,3 m/m% Ag tartalommal) antibakteriálisnak bizonyult Staphylococcus

aureus és Escherichia coli bakériumtörzsekkel szemben. Az SBF oldatban történő 28 napos

áztatás során új apatit réteg kialakulását mutatták ki. A mintákon elvégzett biokompatibilitási

tesztek igazolták, hogy a sejtek életképesek maradtak és jól tapadtak a felületre [247].

Történtek kísérletek ezüst- és cinktartalmú CaP bevonatok elektrokémiai leválasztására fémes

implantátum felületére [248, 249], valamint a kalcium-foszfát rétegek kettőnél több ionnal

történő adalékolására is [245, 250, 251].

2.4.2. Módosítás anionokkal

A hidroxiapatit anionokkal történő módosításának kutatása szintén kiterjedt és átfogó. A

kristályban levő OH- ionok főbb helyettesítői lehetnek: F-; Cl-, CO3
2-, SO4

2-. Az anionos

módosítás fő célja az anyag illetve a réteg oldhatóságának módosítása, hangolása [252].

Mivel a természetes apatitokban is található karbonát helyettesítő bizonyos százalékban, így a

szerkezetük és biológiai tulajdonságaik még hasonlóbbá tehetők [253]. A karbonát anion

azonban gátolja a HAp kristály növekedését, beépülése csökkenti a kristályossági fokát,

ezáltal megnöveli az oldhatóságát [254]. A fluoridos hidroxiapatit (F-HAp) megnövekedett

stabilitást mutatott és javult az anyag kristályossági foka is. A részlegesen helyettesített F-

HAp-nak kisebb az oldhatósága a tiszta HAp-énál és a fluorapatiténál is [255]. Az anionokkal

módosított CaP bevonatok előállíthatóak vizes kémiai eljárásokkal [252-258] és

elektrokémiai leválasztással [259]. Alkalmazásuk főként a szöveti sebészetben elterjedt.
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3. CÉLKITŰZÉS

A kutatómunkám célja (i) biokompatibilis és egyben antibakteriális biokerámia bevonatok

kialakítása fémimplantátum alapra, (ii) egy újfajta előállítási technológia kifejlesztése és

optimalizálása.

Az ortopédiai sebészetben napjainkban is világszerte nagyon súlyos probléma a beültetett

implantátumok elfertőződése [260-264], amire egy megfelelően kifejleszett bevonat

kialakítása az implantátumok felületére megoldást jelentene.

Kutatómunkám során célul tűztem ki

• a HAp bevonatok előállítására egy olyan egyszerű, olcsó és környezetbarát

elektrokémiai leválasztáson alapuló technológia kidolgozását, amely az iparban

könnyen alkalmazható.

• a leválasztási paraméterek optimalizálását, a rétegek szerkezetének, ezáltal a kémiai

és biológiai tulajdonságainak javítása érdekében.

• nemfolytonos, porózus bevonat kialakítását az alapfémen, ami megnöveli a felület

érdességét.

• biológiailag lebomló, bioaktív hidroxiapatit és ionokkal adalékolt hidroxiapatit

rétegek kifejlesztését.
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4. KÍSÉRLETI RÉSZ

4.1. A kísérleti munka során felhasznált vegyszerek és anyagok

Tiszta és ionokkal módosított HAp rétegek előállításához
Vegyszerek Forgalmazó

Kalcium-nitrát 4-hidrát (Ca(NO3)2.4H2O) VWR International kft

Ammónium-dihidrogén-foszfát ((NH4)H2PO4) VWR International kft

Hidrogén-peroxid (H2O2 (30%)) VWR International kft

Magnézium-nitrát 6-hidrát (Mg(NO3)2.6H2O) VWR International kft

Stroncium-nitrát 4-hidrát (Sr(NO3)2.4H2O) VWR International kft

Cink-nitrát 6-hidrát (Zn(NO3)2.6H2O) VWR International kft

Ezüst-nitrát (AgNO3) VWR International kft

Nátrium-hidroxid (NaOH) VWR International kft

Desztillált víz -

Elektrokémiai leválasztáshoz
Anyagok Forgalmazó

Ti4Al6V Protetim kft

platina drót Labor-Platina kft

elektrokémai cellák ELTE üvegtechnika

Korróziós vizsgálatoknál az SBF oldathoz [265]
Vegyszerek Forgalmazó

Nátrium-klorid (NaCl) VWR International kft

Nátrium-hidrogén-karbonát (NaHCO3) VWR International kft

Kálium-klorid (KCl) VWR International kft

Dikálium-hidrogén-foszfát (K2HPO4.3H2O) VWR International kft
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Magnézium-klorid 6-hidrát (MgCl2.6H2O) VWR International kft

Sósav, 1 M HCl VWR International kft

Kalcium-klorid (CaCl2) VWR International kft

Nátrium-szulfát (Na2SO4) VWR International kft

TRIS ((HOCH2)3CNH2) Sigma-Aldrich

Biokompatibilitási tesztekhez

Vegyszerek/oldatok Forgalmazó

DMEM (sejttenyésztő tápoldat) Sigma-Aldrich

WST-1 (C19H11IN5O8S2.Na) Sigma-Aldrich

WST-8 (C20H13N6O11S2.Na) Sigma-Aldrich

Tripszin Thermo Fisher Scientific

PBS (foszfát puffer) Sigma-Aldrich

p-nitrofenil-foszfát VWR International Kft

TRIS ((HOCH2)3CNH2) Sigma-Aldrich

Triton X-100 reagens Sigma-Aldrich

Magnézium-klorid 6-hidrát (MgCl2.6H2O) Sigma-Aldrich

Cink-klorid (ZnCl2) Sigma-Aldrich

Lízis puffer Sigma-Aldrich

Sósav (1M HCl) Sigma-Aldrich

Calcein AM festék (C46H46N2O23) Sigma-Aldrich

DAPI festék (C16H15N5 2HCl) Sigma-Aldrich

Sejtek / Kereskedelmi biokompatibilitási tesztkészletek Forgalmazó

MG-63 oszteoblaszt sejtek Sigma-Aldrich

ALP készlet Abcam
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LDH készlet Sigma-Aldrich

TOX7 készlet Sigma-Aldrich

LIVE/DEAD® Életképesség/Citotoxicitás tesztkészlet Thermo Fisher Scientific

OsteoImageTM tesztkészlet Lonza

4.2. Fémimplantátumok bevonatolása HAp és ionokkal módosított HAp (adHAp)

rétegekkel

A rétegek elektrokémiai előállításához impulzus áramú generátort (IGTV-4i/6t) használtam.

A leválasztás standard, kételektródos cellában történt, ahol az implantátum anyagot

kapcsoltam katódként, míg anódként platina drótot használtam (2.3. ábra). Az alapfém 90

m/m% titánt, 4 m/m% vanádiumot, 6 m/m% alumíniumot, valamint nyomokban vasat és

oxigént (Fe < 0,25 m/m%, O < 0,20 m/m%) tartalmazott, érdessége 20 ± 5 µm.

A CaP rétegek kialakításához az alapelektrolit Ca(NO3)2.4H2O, (NH4)H2(PO4)3 és H2O2

komponenseket tartalmazott. Az oldat pH-ját 4,5-ös értéken tartottam és az elektrolízist 70

°C-on végeztem.

Az ionadalékolt minták esetében három fő előállítási módszert alkalmaztam:

1. módszer: A rétegek leválasztása csak elektrokémiai úton történt. Ebben az esetben az

alapelektrolithoz Zn(NO3)2 illetve AgNO3 komponenseket is adtam többféle

koncentrációarányban.

2. módszer: Az alapelektrolithoz Sr(NO3)2 és Mg(NO3)2 komponenseket adtam különböző

arányban, majd a leválasztás után felület-utókezelés következett a minták oldatban történő

hosszú idejű (24 órás) áztatásával. Ebben az esetben az oldat Zn(NO3)2 illetve AgNO3

komponenseket tartalmazott.

3. módszer: Először a tiszta hidroxiapatit réteget alakítottam ki az implantátum felületén

impulzusos áram segítségével, majd ezután felület-utókezelés a minták oldatban történő

hosszú idejű áztatásával. Az oldat Zn(NO3)2, AgNO3, Sr(NO3)2 és Mg(NO3)2

komponenseket tartalmazott.

A leválasztások után a mintákat minden esetben 1 M NaOH oldatban áztattam 70 °C-on 2

órán keresztül a fázisátalakulások biztosításának érdekében.

Az elektrokémiai folyamatok során az elektrolitban levő pozitívan töltött kationok (Ca2+,

Mg2+, Sr2+) a negatív töltésű katód felé vándorolnak. Az alkalmazott nagy áramsűrűség (~ 40
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- 450 mA/cm2) miatt azonban a fő elektródfolyamat a víz redukciója, ami nagy mennyiségű

hidroxidiont generál. Ennek hatására az elektród közvetlen környezetében a pH jelentősen

megnő, ami elősegíti a különféle nagyon kis oldhatóságú kalcium-, magnézium- és

stroncium-foszfátok lecsapódását a katód felületére. Az elektrolithoz adott H2O2 adalékanyag

szerepe a hidrogénfejlődés csökkentése. A hidrogén-peroxid egy erősen oxidatív reagens és a

standard redukciós potenciálja pozitívabb, mint a víz redukciós potenciálja, ezért a H2O2

redukciója előbb következik be a víz redukciójánál. A H2O2 redukció vizet, vagy újabb

hidroxidionokat eredményez, ami még tovább növeli a pH értéket.

H2O2 + 2H+ + 2e- → 2H2O Eo = 1,763 V (4.1)

HO2
- + 2e- + H2O → 3 OH- Eo = 0,88 V (4.2)

H2O2 → O2 + 2H+ + 2e- Eo = -0,682 V (4.3)

2H2O + 2e → H2 + 2OH− Eo = -0,830 V (4.4)

Az irodalmi adatok szerint [120, 268, 269] az elektrokémiai úton történő rétegleválasztáskor

az elsődlegesen kialakuló CaP fázis a monetit (CaHPO4). Emiatt közvetlenül a leválasztás

után fázisátalakítási lépés szükséges, aminek az egyik legelterjedtebb módszere az alkalikus

(1M NaOH) közegben, magasabb hőmérsékleten (70 °C-on) történő hosszú idejű áztatás. Ez

a felületi utókezelés megfelelő körülményeket biztosít a monetit fázis hidroxiapatit fázissá

történő alakulásához. Ennek oka, hogy 11 feletti pH értéken a HAp a legkevésbé oldható a

többi CaP fázishoz képest (úgymint monokalcium-foszfát (Ca(H2PO4)2, dikalcium-foszfát

(CaHPO4), oktakalcium-foszfát (Ca8H2(PO4)6.5H2O) és az α, β-trikalcium-foszfát

(Ca3(PO4)2).

Munkám első részében előkísérleteket végeztem annak felmérésére, hogy az előállítási

paraméterek milyen tartományaiban várható a 3. Célkitűzés fejezetben leírtaknak megfelelő

rétegek képződése.

Az optimalizálási folyamat során a következő kísérleti paramétereket változtattam: az

alapelektrolit összetétele, az adalékionok koncentrációja az elektrolitban, az impulzusos áram

kitöltési tényezője, áramsűrűség, rétegnövesztési idő. Az előkísérletek során növesztett

rétegek szerkezetét SEM, XRD, FT-IR módszerekkel vizsgáltam, korróziós tulajdonságaikat

potenciodinamikus görbék illetve EIS spektrumok felvételével, a biokompatibilitásukat pedig

különféle sejtéletképességi vizsgálatokkal teszteltem.
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Tapasztalataim alapján a kialakított rétegek fizikai jellemzőit, morfológiáját, homogenitását

nagyban befolyásolta az alapelektrolitban levő komponensek (Ca(NO3)2.4H2O, (NH4)H2PO4)

koncentrációja. A kalcium-nitrát koncentrációt 11,56 - 115,6 g/L, míg az ammónium-

dihidrogén-foszfát koncentrációját 3,33 - 33,30 g/L között változtattam úgy, hogy a Ca/P

elemarány mindig 1,67 legyen. A kísérletek kimutatták, hogy kisebb koncentrációknál a

leválasztott rétegek egyenetlenek voltak, tapadásuk rendkívül gyenge, porszerűek, könnyen

leperegtek a felületről. Nagyobb koncentrációtartományban azonban a rétegek egyenletesen

növekedtek, tapadásuk és a reprodukálhatóságuk jelentősen javult.

Az adalékoló ionok koncentrációja illetve koncentrációarányuk szintén hatással voltak a

réteget felépítő részecskék morfológiájára. Az AgNO3 koncentrációját 0,042 - 1,69 g/L között

változtattam. Nagy koncentrációban (0,01 - 0,005 M) alkalmazva jelentősen rontotta a

rétegek biokompatibilis jellegét. Az optimális ezüstkoncentráció 0,042 g/L volt.

A megfelelő Zn-koncentráció meghatározásához tág koncentrációtartományban (1,48 – 5,94

g/L) változtattam a Zn(NO3)2 mennyiségét az elektrolitban és a felület-utókezelő oldatban.

Nagyon kis koncentrációban (0,005 M), a cink kimutatási határ alatti volt a rétegekben, míg

túl nagy koncentrációban (0,02 M) károsan hatott a sejtek életképességére. A magnézium- és

a stronciumionok ideális koncentrációjának a 0,01 M értéket találtam, mivel ebben az esetben

mérhető arányban (0,5 - 3 at%) beépültek a rétegekbe (5.1. táblázat).

A következő paraméter, ami szintén hatással volt a rétegek tulajdonságaira, az impulzusos

árammal történő leválasztásnál az áram kitöltési tényezője (tbe/tbe + tki), amit 0,09 - 0,5 közötti

tartományban változtattam, valamint az áramsűrűség, amit 40 - 450 mA/cm2 határok között

állítottam be. A kisebb kitöltési tényező alkalmazása jelentősen csökkentette a

szemcseméretet, valamint növelte a Ca/P elemarányt és a réteg porozitását. A nagyobb

áramsűrűség értéke szintén a kisebb szemcsék képződésének kedvezett. A rétegnövesztési

időt 3 – 600 mp között változtattam. A leválasztási idő megfelelő mértékű csökkentésével

elértem, hogy a réteg nemfolytonosan, gócok formájában nőjön az alapfém felületén. Az

adHAp-II és adHAp-III rétegeknél alkalmazott felület-utókezelés megfelelő koncentrációjú

Ag+, Zn2+, Sr2+ és Mg2+ ion tartalmú oldatban történő hosszú idejű áztatás lehetőséget adott,

hogy az ionok nagyon kis oldhatóságú csapadékok formájában kiváljanak a rétegek

pórusaiban.

A továbbiakban a kiválasztott öt legdemonstratívabb minta előállítási paramétereire és

minősítésére térek ki bővebben.
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- HAp réteg előállítása

4.1. táblázat: HAp rétegek leválasztási paraméterei

HAp-I HAp-II
Elektrolit Koncentráció (g/L)
Ca(NO3)2.4H2O 115,6

33,30
11,2

(NH4)H2PO4

H2O2 (30%)
Leválasztási paraméterek

tbe / ms 5 1
tki / ms 5 10
it/ A cm-2 0.4 5
Fürdő hőmérséklet / ºC 70 70
pH 4,5 4,5
Leválasztási idő / s. 600 3
rétegvastagság / µm ~ 25 nemfolytonos
Felület utókezelés
leválasztás után

1M NaOH oldat, 70 °C, 2 óra 1M NaOH oldat, 70 °C, 2 óra

- Ionokkal adalékolt HAp (adHAp) réteg előállítása

4.2. táblázat: Ionokkal adalékolt (adHAp) rétegek leválasztási paraméterei

adHAp-I adHAp-II adHAp-III
Elektrolit Koncentráció (g/L)
Ca(NO3)2.4H2O 115,6 115,6 115,6
AgNO3 0,85 - -
Zn(NO3)2.6H2O 1,48 - -
Mg(NO3)2.6H2O - 2,56 -
Sr(NO3)2.4H2O - 2,83 -
(NH4)H2PO4 33,30 33,30 33,30
H2O2 (30%) 11,2 11,2 11,2

Leválasztási paraméterek
ton / ms 5 1 1
toff / ms 5 10 10
ip/ A cm-2 0,4 5 5
Fürdő hőmérséklet / ºC 70 70 70
pH 4,5 4,5 4,5
Leválasztási idő / s. 30 3 3
rétegvastagság / µm ~ 25 nemfolytonos nemfolytonos
Felület utókezelés
leválasztás után

* ** ***

* nincs felület utókezelés



KÍSÉRLETI RÉSZ

41

**2,97 g/L Zn(NO3)2.6H2O és 0,042 g/L AgNO3 oldatban áztatás 24 órán keresztül, majd 40

g/L NaOH oldatban 70 °C-on kezelés 2 órán át, végül szárítás 150 °C-on 30 percig.

***2,97 g/L Zn(NO3)2.6H2O, 2,56 g/L Mg(NO3)2.6H2O, 2,83 g/L Sr(NO3)2.4H2O és 0,042

g/L AgNO3-ot tartalmazó oldatban áztatás 24 órán keresztül, majd 40 g/L NaOH oldatos

kezelés 70 °C-on, 2 órán át, végül szárítás 150 °C-on 30 percig.

4.3. Szerkezetvizsgálati módszerek

4.3.1. Pásztázó elektronmikroszkópos (SEM) mérések

A pásztázó elektronmikroszkóp működésének lényege, hogy egy fókuszált elektronnyalábbal

pásztázzuk végig a minta felszínét nagyvákuum alatt. A mintából kilépő és detektorral

összegyűjtött elektronok révén képezzük le a felületet. Lehetőség van a minták 3D-s felületi

térképezésére, és nincs szükség 5–30 keV-nál nagyobb gyorsító feszültségre.

A minták morfológiáját, szemcseméretét, struktúráját Hitachi SU8230 és LEO 1540XB

típusú pásztázó elektronmikroszkóppal végeztük, 5 keV gyorsító feszültség mellett. Fókuszált

ionsugár (FIB) segítségével meghatároztuk a minták keresztmetszeti szerkezetét és a

rétegvastagságot oly módon, hogy a fókuszált ionsugárral néhány mikrométer mélységű árkot

vágtunk ki a rétegekből egészen az alapfémig majd a mintát 54°-ban elfordítva az árok falát

SEM-mel vizsgáltuk. A FIB megmunkáláshoz használt Ga+ ionsugarat 30 keV

gyorsítófeszültségen és 5 nA gyorsító árammal hoztuk létre.

4.3.2. Energiadiszperzív röntgenspektroszkópia (EDX)

Az EDX segítségével a minták kémiai, elemi összetételéről kapunk információt az

elektrongerjesztéssel kiváltott karakterisztikus röntgensugárzás detektálása és kvantitatív

kiértékelése révén. Az elektron-anyag kölcsönhatás során a vizsgált anyagra jellemző

röntgensugárzás jön létre. Az EDX spektrum a detektorral felfogott fotonok számát mutatja

azok energiájának függvényében. EDX-szel az elemek párhuzamos detektálása lehetséges,

relatív pontossága 3 %, laterális és mélységi felbontása 0,5 μm.

Kísérleteim során a méréseket a fent említett LEO 1540XB típusú SEM készülékbe szerelt

Röntec UHV-Si (Li) detektorral végeztük 8 és 16 keV-os gyorsítófeszültség alkalmazásával

és Bruker Esprit 1.9 software-t használtunk az adatok kiértékeléséhez.

4.3.3. Transzmissziós elektronmikroszkópia (TEM)

A transzmissziós elektronmikroszkópia lehetőséget ad az anyagok szerkezetének

nanométernél kisebb felbontáson történő vizsgálatára, így alkalmazható a kristályos anyagok

pontos strukturális és kémiai jellemzésében. A TEM mérések során elektron-sugárnyalábot
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használunk a megfigyelendő tárgy nagyítására. Mágneses térrel kialakított lencsékkel történik

az elektronok fókuszálása. A mágneses tér hatására az elektronok spirál pályán mozognak.

Az elektronok terjedéséhez légüres térre van szükség, így az elektronmikroszkóp belsejében

nagyvákuumot kell létesíteni. Az előállított bevonat morfológiáját és méretét FEI TECNAI TF2,

200 kV-os gyorsítófeszültséggel üzemelő transzmissziós elektronmikroszkóppal vizsgáltuk. A

mérésekhez a mintákról a rétegeket lekapartuk és az így kapott porok nagy hígítású etanolos

szuszpenziójából pár cseppet 3 mm átmérőjű, szénfilmmel bevont rézrácsra (grid-re)

cseppentettünk, majd az adott mintára jellemző területekről felvételeket készítettünk.

4.3.4. Röntgendiffraktometria (XRD)

A módszer alapja a röntgensugár és a kristályrács kölcsönhatása. Amikor a röntgensugarak

kristályos anyagon haladnak diffrakció lép fel, vagyis a szórt sugarak interferencia miatt csak

bizonyos irányokban erősítik egymást. Az így keletkező szórási kép egyértelmű információt

szolgáltat a kristály szerkezetéről és anyagi minőségéről. A röntgendiffraktometriás mérés

során tehát röntgenfotonokkal sugározzuk be a mintát és a röntgensugaraknak a különböző

kristályokon történő diffrakciójából következtethetünk az anyag rácsszerkezetére, valamint a

jellemző rácsállandókra. Ezekhez a vizsgálatokhoz csak a rövid hullámhossztartományba eső

sugárzás alkalmas, amely hullámhossza a 100 pm-es (0,1 nm = 1 Å) tartományba esik

ugyanúgy, mint a legtöbb kristályos anyag rácsállandója. Ezek a nagyenergiájú

röntgensugarak képesek mélyen behatolni az anyagba, így nemcsak a felület közeli 1 – 2 nm-

es rétegre, hanem a tömbfázisra is jellemző információt hordoz néhány 10 µm mélységig. A

diffraktogrammokon a röntgensugarak intenzitását ábrázoljuk az ún. 2Θ szög függvényében,

ahol Θ a kristálysíkok és a beeső sugár által bezárt szög.

A különböző szintézisek során előállított biokerámia bevonatok anyagi minőségét

röntgendiffrakciós módszerrel azonosítottuk. Méréseinket CuKα (λ = 0,154 nm)

sugárforrással felszerelt Rigaku Miniflex II készülékkel végeztük 2Θ = 10–60°-os

szögtartományban. A mintákat porformában mértük, a kapott diffraktogramokat felhasználva

a minták azonosítását JCPDS (Joint Committee on Powder Diffraction Standards) adatbázis

és irodalmi adatok alapján végeztük el.

4.3.5. Fourier-transzformációs infravörös spektroszkópia (FT-IR)

Az FT-IR mérések során infravörös hullámhossztartományba eső fénnyel sugározzuk be a mintát,

amely a molekulák különböző kvantált rezgéseivel kölcsönhatásba lép és bizonyos

karakterisztikus hullámhosszokon elnyelődik. Az elnyelés hullámhossza jellemző az anyagban

található kémiai kötésekre, így információt nyerhetünk a mintát felépítő elemekről, a közöttük
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fennálló kötésekről, illetve kristályos anyagok esetén a kristályszerkezetben bekövetkező

átrendeződésekről. Méréseinket transzmissziós módban, Bruker Vertex 70 spektrofotométerrel

végeztük 4000-400 cm-1 hullámhossz tartományban, 2 cm-1-es spektrális felbontás mellett.

4.4. Korróziós tulajdonságok vizsgálata

Az előállított biokerámia bevonatok korróziós tulajdonságait komplex elektrokémiai

mérésekkel teszteltem Zahner IM6e potenciosztát /galvanosztát készülékkel. A mérések során

hagyományos, három elektródos cellaösszeállítást használtam, melyben munkaelektródként

az implantátum alapfémet, segédelektródként nagy felületű Pt hálót míg referencia

elektródként Ag/AgCl/KCltel elektródot kapcsoltam (4.1. ábra).

4.1. ábra: A háromelektródos cella sematikus összeállítása.

A minták korróziós tulajdonságainak időbeli változása potenciodinamikus görbék felvételével

és EIS mérésekkel követhető nyomon a legpontosabban.

A potenciodimanikus méréseknél a görbék anódos és katódos ágának felvételekor a

polarizációs sebesség 1 mV/s volt minden esetben, a kapott görbéket pedig log |j| - E vs.

Ag/AgCl/KCltel formában ábrázoltam. A méréseket többször megismételtem különböző

áztatási idők után, hogy a bevonatok lebomlását nyomon lehessen követni.

Az EIS méréseket 100 kHz és 10 mHz közötti frekvenciatartományban vettem fel nyitott

áramköri potenciálon és a rendszerre 10 mV amplitúdójú szinuszos AC perturbációt adtam. A

mért impedancia adatokat Nyquist és Bode diagramok formájában ábrázoltam. A Nyquist

diagramban az impedancia valós részét ábrázoljuk a képzetes rész abszolút értékének

függvényében, míg Bode diagram esetében a teljes impedancia modulust |Z| és a fázisszöget

() ábrázoljuk a frekvencia logaritmusának függvényében.

Munkaelektród

Referencia
elektród

segédelektród

Potenciosztát
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Az impedancia diagramokban az adott frekvencián, a rendszerre adott AC perturbancia

hatására keletkező komplex impedancia válaszjeleket ábrázoljuk, az X tengelyen az

impedancia valós részét (ReZ), míg az y tengelyen a képzetes rész abszolútértékét (-ImZ).

A Z impedancia kifejezhető a komplex feszültség és áram amplitúdójának arányával:

Z = (Vo/Io)eiΦ (4.5)

Valamint a következő alakban is:

Z = |Z| eiΦ (4.6)

ahol az impedancia nagysága (|Z|= Vo/Io) az induktív ellenállás, Φ pedig a fázisszög. A

fázisszög megadja a áramjel (Iocos(ωt−Φ)) fáziseltolódásának nagyságát a feszültségjelhez

(Eocos(ωt)) képest.

Az impedancia valós része az 5.8-as egyenlettel írható fel.

e ctRe( ) 1
2

Z R R 


 = + + 
  (4.7)

Az impedancia képzetes része az 5.9-es egyenlettel fejezhető ki.

ctIm( )
2

RZ 


=
(4.8)

ahol Re az elektrolit ellenállása, Rct a töltésátlépési ellenállás, és k
D

 = , melyben k a

kémiai reakció sebessége és D a diffúziós állandó.

A totál impedancia nagysága felírható még az alábbi formában is:

Z = Re + Rp / (1 + (jωτ)β) (0 < β ≤ 1) (4.9)

ahol ω a szögsebesség és τ az időállandó, Re az oldatellenállás és Rp a polarizációs ellenállás.

Az adatok kiértékeléséhez Zview programot használtam, melynek segítségével és a megfelelő

helyettesítő áramkör kiválasztásával megkapható a minták korróziós ellenállása és a rétegek

kapacitása.

A korróziós méréseket 7,4-es pH-ra pufferolt mesterséges testfolyadékban (SBF), 37 °C-on

végeztem, ami a biológiai környezet és az emberi szervezet tulajdonságait legjobban

szimulálja. A mesterséges testfolyadék összetevői megfelelő módon visszaadják az emberi

vérplazma összetételét, amint ezt a 4.3. táblázatban összefoglaltam.
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4.3. táblázat: Vérplazma és különböző fejlesztésű mesterséges testfolyadékok összetétele

mM koncentrációban [266].

Na+ K+ Mg2+ Ca2+ Cl- HCO3
- HPO4

2- SO4
2- puffer

vérplazma 142,0 5,0 1,5 2,5 103,0 27,0 1,0 0,5 -

SBF 142,0 5,0 1,5 2,5 148,8 4,2 1,0 0 TRIS

korrigált SBF 142,0 5,0 1,5 2,5 147,8 4,2 1,0 0,5 TRIS

módosított SBF 142,0 5,0 1,5 2,5 103,0 10,0 1,0 0,5 HEPES

ionozált SBF 142,0 5,0 1,0 1,6 103,0 27,0 1,0 0,5 HEPES

Továbbfejlesztett SBF 142,0 5,0 1,5 2,5 103,0 4,2 1,0 0,5 TRIS

4.5. Biokompatibilitási tesztek

A bevonatok orvosbiológiai hasznosíthatósága szempontjából kifejezetten fontos a

biokompatibilitás, vagyis, hogy a szervezet ne lökje ki az implantátumot. Emellett fontos,

hogy a csontsejtek életképességére, metabolizmusára se legyen káros hatással. A 4.2

alfejezetben leírt módszerrel előállított rétegek biokompatibilitását MG-63 oszteoblaszt

sejtekkel szemben vizsgáltam.

A biotechnológiai mérések első lépése a sejttenyésztés, mely során az MG-63 sejteket 75 ml

térfogatú sejttenyésztő edényekben növesztettük DMEM közegben (Dulbecco’s Modified

Eagles Medium) ami 10% FBS-t (ún. magzati szarvasmarhaszérum, növekedési faktorral és

tápanyagokkal) valamint 100 U/ml penicillint és 100 μg/ml streptomycint is tartalmazott a

fertőződések kockázatának csökkentése érdekében. A sejtkultúrát 37 °C-on, 5% CO2 tartalmú

nedves levegőjű inkubátorban (New Branswick Galaxy 170S) tartottuk és három naponta

cseréltük a sejttenyésztő folyadékot. A letapadt sejteket tripszinnel választottuk le az edény

felületéről és a sejtek számlálása Neubauer kamrában történt.

4.5.1. Sejtéletképességi vizsgálatok

A biokompatibilis jelleg fő jellemzői a sejtéletképességi értékek. Ezen mérések kivitelezésére

általában kereskedelmi forgalomban kapható speciális reagensek, ún. WST-1 (4-[3-(4-

jodofenil)-2-(4-nitrofenil)-2H-5-tetrazolio]-1,3-benzén-diszulfonát) illetve újabban a WST-8

(2-(2-metoxi-4-nitrofenil)-3-(4-nitrofenil)-5-(2,4-diszulfofenil)-2H-tetrazólium nátriumsója)

reagensek segítségével történik. A mérés elve szerint a WST-8 reagens a celluláris

dihidrogenázok hatására redukálódik és a reakció során narancssárga színű formazán festék

keletkezik, ami oldható a tápoldatban (4.2. ábra).
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4.2. ábra: A sejtéletképességi tesztek működési mechanizmusa.

A mérések során a mintákat 24 lyukú mikrotiter lemezbe helyeztem majd 1 ml, 10000 sejt/ml

koncentrációjú sejtszuszpenziót csepegtettem a minták felületére. Kontrollként ugyanannyi

mennyiségű sejtet használtam, de minta nélkül. Ezután 2, 6 és 14 nap sejttenyésztés után a

sejttenyésztő folyadékot kipipettáztam a mikrotiter lemezekből és a sejteket steril foszfátos

pufferoldattal (PBS) mostam. Mosás után 1 ml, 1% WST-8 reagenst is tartalmazó DMEM

folyadékot adtunk a sejtekre és 3,5 órán keresztül inkubáltam. Végezetül a képződött sárga

formazán festéket spektrofotometriásan mértem ELISA plate reader (PHomo Autobio)

segítségével. A formazán festék 450 nm hullámhosszon specifikus abszorpcióval rendelkezik

és a mért abszorbancia egyenesen arányos az élő sejtek mennyiségével.

4.5.2. Laktát dehidrogenáz (LDH) teszt

A mintákon megtapadt sejtek mennyiségi meghatározása lehetséges LDH aktivitás teszt

(TOX7) elvégzésével. A teszt az LDH enzim aktivitását méri a sejtlizátumban. Az LDH egy

oxidoreduktáz enzim, amely katalizálja a laktát átalakulását piruváttá. A sejtek akkor

eresztenek ki LDH enzimet, amikor a sejtmembránjuk megsérül, ezért a citotoxicitás

mérésére is használható. A mérések során az MG-63 sejteket 24 lyukú mikrotiter lemezen

tenyésztettem. A minták felületére 1 ml, 10000 sejt/ml koncentrációjú sejtszuszpenziót

csepegtettem, majd 6 illetve 14 nap sejtnövesztés után a sejteket steril PBS-sel mostam, végül

1 ml lízis pufferrel kezeltem 30 percig. A lizátumokat centrifugáltam és a felülúszóból 100

µl-t 1 ml-es küvettákba pipettáztam majd 100 µl Master-mix oldatot (LDH alapoldat, LDH

Mikrobiális sejt

NAD(P)+

NAD(P)H
Elektronközvetítő
redukált formája

Elektronközvetítő

WST-8 reagens
(színtelen)

WST-8 formazán
narancssárga
(λ=460 nm)
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festékoldat, LDH kofaktor) adtam minden egyes küvettához. A lemezeket 30 percig sötétben

tartottam, hogy a reakció tökéletesen lejátszódhasson, majd a reakciót 300 µl 1 M HCl

oldattal megállítottam. Végül a keletkezett fotometriásan aktív festékanyag koncentrációját

spektrofotométerrel mértem 490 nm hullámhosszon.

4.3. ábra: Az LDH detektálási teszt működése.

4.5.3. Alkalikus foszfatáz (ALP) teszt

Az ALP enzim mennyisége szintén egy fontos indikátor a sejtek oszteoblaszt aktivitásásnak

megítélésében (4.4. ábra). A méréseket kereskedelmi forgalomban kapható APL teszt

készlettel végeztem, követve a megadott protokoll leírását. A készlet p-nitrofenil-foszfát

(pNPP) reagenst tartalmaz, amely sárga színű festékké alakul, amint az ALP hatására

defoszforizálódik. A sárga festékanyag specifikus abszorpcióval rendelkezik 405 nm

hullámhosszon, ami spektrofotometriásan mérhető (Specord 40).

4.4. ábra: ALP mérések mechanizmusa.

károsodott csontsejt

laktát dehidrogenáz
LDH

laktát

piruvát
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p-nitrofenol
(savas közegben színtelen,

lúgos közegben sárga)
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Az MG-63 sejtek ALP aktivitását 6 és 14 nap inkubálási idő után mértem. A mérési folyamat

szerint először a sejteket lízispufferel kezeltem, amely 20 mM TRIS pufferoldatot, 0,1

tömeg% Triton X-100 reagenst, 1 mM MgCl2-ot és 0,1 mM ZnCl2-ot tartalmazott. A

sejtlizátumokat 1M Tris puffert, 2 mM MgCl2-ot és 9 mM p-nitrofenil-foszfátot tartalmazó

reagens oldattal inkubáltattam 120 percen keresztül, majd mértem az oldat abszorbanciáját

405 nm-en.

4.5.4. Statisztika

A biokompatibilitási tesztek eredményeit hat párhuzamos mérés átlagértékeként ábrázoltam,

a szórásokkal együtt minden egyes minta és mérési módszer esetében. Az összes vizsgált

minta mért paraméterei közötti statisztikai különbözőséget ANOVA egyutas

variancianalízissel értékeltem ki. Az értékek statisztikailag szignifikáns különbözőségének

szintjét a P < 0.05 (Origin 8.6, Origin Lab Corporations, USA). értékekhatárral határoztam

meg. A grafikonokon megadott statisztikai szignifikanciaszintek: *P < 0,05, **P < 0,01 és

***P < 0,001. Az átlagértékek összehasonlításához a Tukey tesztet használtam.

4.6. Sejtfestési vizsgálatok

4.6.1. Calcein (acetoximetil-észter) festés

Az élő sejtek megjelölésére speciális festékanyagok használhatóak. Az egyik ilyen elterjedten

alkalmazott festék a acetoximetil-észter (Calcein), ami egy intenzív zöld színű fluoreszcens

indikátor. A mérések kivitelezéséhez 1 ml, 10000 sejt/ml koncentrációjú sejtszuszpenziót

csepegtettem a minták felületére majd két nap tenyésztés után a mintákon növekedett és

megtapadt sejteket és a kontroll sejteket 3,7 térf.%-os paraformaldehid oldattal fixáltam 10

percig végül 0,1 térf.%-os Triton X-100 reagenssel kezeltem 10 percig szobahőmérsékleten.

A sejtek eloszlását optikai fluoreszcens mikroszkóppal (FM, Scope. A1, Carl Zeiss)

vizsgáltam.

4.6.2. DAPI (4’,6-diamidino-2-fenilindol) festés

A DAPI festés kivitelezésekor az előzőekben ismertetett protokoll szerint növesztett és fixált

sejtek sejtmagját 4’,6-diamidino-2-fenilindol (DAPI) intenzív kék színű fluoreszcens

festékkel színeztem, 15 percig sötétben inkubáltam majd optikai fluoreszcens mikroszkóppal

felvételeket készítettem kék filter használatával.
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4.6.3. LIVE/DEAD® (Calcein AM és EthD-1) sejtfestés

A mérések során kereskedelmi forgalomban kapható sejtfestési tesztet használtunk

(LIVE/DEAD). A készletben levő festékoldat két fluoreszcens festékanyag keveréke,

amelyek különböző módon jelzik az élő és az elhalt sejteket. Az élő sejtek azonosítására

szolgáló festékanyag a sértetlen, életképes sejteket flourescens zöld színre festi. A

sejtmembrán átjárható a festék számára és csak akkor válik fluoreszcenssé, amikor a

mindenütt jelen levő intracelluláris észterázok hatására az észtercsoport leválik a

molekuláról. A festék gerjeszési hullámhossza 494 nm, az emissziós hullámhossz pedig 515

nm. A halott sejtek azonosítására szolgáló festékanyag a sérült sejtmembránú, elhalt sejteket

festi fluoreszcens piros színre. A sejt DNS-éhez kötődik, ami a fluoreszcenciáját 30-szorosára

növeli. Ez a festékanyag nem tud áthatolni a sejtmembránon. A festék gerjeszési

hullámhossza 528 nm, az emissziós hullámhossz pedig 617 nm. A sejtfestést 3 nap

sejttenyésztés után végeztük. A festés előtt a mintákra tapadt sejteket steril PBS-sel

leöblítettem majd 2 μM Calcein AM és 4 μM EthD-1 reagenseket tartalmazó oldatban

inkubáltam 45 percig sötétben, szobahőmérsékleten. Az életképes sejtek citoplazmája

fluoreszcens zöld színre, míg a nem életképes sejtek sejtmagjai piros színűre színeződtek. A

sejteket optikai fluoreszcens mikroszkóppal (Nikon Eclipse Ti-U, Nikon) vizsgáltuk.

4.7. OsteoImage™ Mineralizációs vizsgálatok

Az OsteoImage™ tesztkészlet (Lonza) az oszteogén őssejtek, elsődleges oszteoblaszt sejtek

valamint az oszteoblaszt jellegű sejtvonalak által előidézett mineralizációs folyamatok in

vitro mennyiségi meghatározására szolgál. Megfelelően jelzi a differenciálódó sejtkultúráknál

a mineralizáció előrehaladását az idővel. Az oszteoblaszt sejtek differenciálódásuk alatt

szervetlen HAp-ból és különféle szerves komponensekből (pl. kollagénből) álló

lerakódásokat termelnek, amit mineralizációs folyamatnak nevezünk. A tesztkészletben

található festékanyag specifikusan a hidroxiapatitot színezi meg erősen fluoreszcens zöld

színre. A kereskedelmi tesztkészlet 500 μl OsteoImage™ festék komponenst, 50 ml hígítási

pufferoldatot és 50 ml OsteoImage™ mosópuffert (10x) tartalmaz. A méréseket szigorúan a

protokoll által leírtak alapján végeztem. A megfestett hidroxiapatit leválásokat fluoreszcens

optikai mikroszkóppal (FM, Scope. A1, Carl Zeiss) tanulmányoztam.

4.8. Induktív csatolású plazma optikai emissziós spektrometria (ICP-OES)

A rétegekben található elemek koncentrációarányát, valamint hosszú idejű SBF oldatba

történő bemerítés után kioldódott elemeket ICP-OES műszeres analitikai módszerrel

vizsgáltuk. A módszer lényege, hogy egy induktív csatolású plazma gerjesztett atomokat és
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ionokat generál, melyek aztán az adott kémiai elemre jellemző hullámhosszúságú

elektromágneses sugárzást bocsátanak ki. Az emittált sugárzás intenzitása arányos a mintában

előforduló elemek koncentrációjával. Az ICP-OES módszer kimutatási határa jellemzően a

ppb tartományba esik, továbbá a periódusos rendszer legtöbb eleme érzékenyen mérhető vele.

A műszer egy tengelyirányú plazmával és CCD detektor rendszerrel (175–775 nm) felszerelt

egyidejű Spectro Genesis típusú berendezés. Az elemek azonosítására CPAChem multi-

element és CPAChem mono-element standardokat (100 és 1000 mg/L) használtunk a

következő hígításokban: 0,1; 0,5; 1; 5; 10; 50 és 100 mg/L.

4.9. Antibakteriális tesztvizsgálatok

Vizsgált törzsek

Escherichia coli NCTC 11560 (Gram -)

Pseudomonas aureus NCTC 12493 (Gram +)

Agar-diffúziós módszert használtam a minták antibakteriális jellegének tanulmányozására.

Az ionokkal adalékolt HAp bevonatok antibakteriális hatását két baktériumtörzsön teszteltük,

egy Gram negatív és egy Gram pozitív. A baktériumok tenyésztését a BSAC standard

protokoll szerint végeztük. Az eljárás teljes és pontos leírása a [298] hivatkozásban található.

A táptalajban a baktériumok koncentrációja 0,01 OD (optikai sűrűség) volt 500 nm-en. A

baktérium törzseket 24 órán át, 28 °C-on, rázatás közben szaporítottuk 20 ml húslé

tápoldatban (inokulum). A kísérleteket 30x30 cm-es steril üvegtálcában végeztük, melybe

100 ml 50 °C-os húslé agarhoz kevert 20 ml inokulumot öntünk. Az agar megszilárdulása

után helyeztük a mintakorongokat a tápagar felületére, majd 24 órán keresztül 37 °C-on

inkubáltuk majd mértük a kialakult gátlási zónák nagyságát.
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5. EREDMÉNYEK ÉS KIÉRTÉKELÉSÜK

5.1. Elektrokémiai úton leválasztott HAp és adHAp biokerámia bevonatok morfológiai

és szerkezeti jellemzése

Az 5.1. ábrán két különböző paraméterrel leválasztott HAp réteg (HAp-I és HAp-II)

szerkezete látható.

5.1. ábra: SEM felvételek két különböző módszerrel előállított HAp bevonatról (a)

nagyfrekvenciás (HAp-I) és (b) kisfrekvenciás áramimpulzusokkal (HAp-II) történő

leválasztás esetén.

A morfológiai vizsgálat bizonyította, hogy a tiszta HAp rétegek főként tűszerű, hosszúkás

kristályokból épülnek fel. Ez a szerkezet jellemző a HAp fázis kristályszerkezetére [267]. A

nagyfrekvenciájú áramimpulzusokkal (500 Hz) leválasztott bevonatban néhány nagyobb,

szabálytalanul összenőtt részecske is megfigyelhető (5.1. a). A részecskék méreteloszlása

nem egyenletes, tág határok között változik (100 nm – ~2 µm). A kisfrekvenciával (90 Hz)

leválasztott rétegben már látható, hogy a tűszerű kristályok mérete kisebb, a méreteloszlásuk

egyenletesebb és tüskeszerűen növekednek (5.1. b).

Az 5.2. ábrán bemutatott TEM felvételek még jobban demonstrálják a réteget alkotó egyes

részecskék formáját és méreteit. A mérés előtt a rétegeket lekapartuk a felületről és az így

levált szemcséket vizsgáltuk.

(a) (b)

1 µm 1 µm
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5.2. ábra: TEM felvételek két különböző módszerrel leválasztott HAp bevonatról (a)

nagyfrekvencián (HAp-I) és (b) kisfrekvencián (HAp-II) történő leválasztás esetén.

A HAp szerkezeti vizsgálatai igazolták, hogy a nagy áramfrekvenciával leválasztott HAp

részecskék rúd alakúak, melyek hossza 200-250 nm között, vastagsága pedig 20-50 nm

között változik. Ezzel szemben a kisfrekvencián leválasztott réteget felépítő részecskék már

sokkal kisebbek és alakjuk inkább tűszerű, 50-100 nm között változó hosszúságban és 5-20

nm vastagságban.

Az 5.3. ábrán a különböző módszerrel előállított, ionokkal adalékolt HAp rétegek

morfológiája látható. A morfológiai vizsgálatokból kivehető, hogy a bevonatok struktúrája

különbözik a tiszta HAp rétegekben megfigyeltekétől, valamint az is, hogy az alkalmazott

előállítási módszer szintén hatással van a réteget alkotó részecskék méretére és formájára

valamint a bevonat szerkezetére. Az adHAp-I réteg nagy, mikroméretű, szabálytalan formájú

részecskékből, agglomerátumokból épül fel, melyek mérete tág határok között változik (~300

nm - ~1 µm). Az adHAp-II bevonat szerkezete közelíti a tiszta HAp bevonat szerkezetét:

ebben is megfigyelhetőek a hosszúkás, tűszerű kristályok, azonban a réteg porózusabb és

kevésbé egyenletes. Az adHAp-III réteg morfológiája, szerkezete hasonló az adHAp-II

rétegéhez, azonban ebben az esetben néhány pehelyszerű agglomerátum is megjelenik a

bevonatban.

(a) (b)
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5.3. ábra: SEM felvételek ionokkal adalékolt hidroxiapatiton (a) adHAp-I (Ag, Zn)˙(b)

adHAp-II (Ag, Zn, Sr, Mg)˙ és (c) adHAp-III (Ag, Zn, Sr, Mg).

5.2. Elemösszetétel meghatározása EDX analízissel

A bevonatokban jelenlevő elemek kvalitatív azonosítására megfelelő módszer az EDX

analízis. Mivel azonban ez a módszer félkvantitatív eljárásnak tekinthető, az általa kapott

elemarány csak hozzávetőleges, és a minta különböző helyein eltérő értékeket ad. Ez jelezheti

az egyenetlen elemeloszlást, valamint hogy a HAp, mint főfázis mellett egyéb CaP fázisok is

megjelenhetnek kis mennyiségben. A spektrumokat a minták 3-5 különböző helyén vettük

fel. Az 5.4. ábrán bemutatott spektrumok demonstratív jellegűek, főként a mintákban

előforduló egyes elemek jelenlétét igazolják.

2 μm

(c)

1 m

(a)

500 nm

(d)

1 m

(b)

500 nm

(e)

1 m

(c)
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5.4. ábra: EDX elemösszetétel analízis tiszta és ionokkal adalékolt HAp mintákon (a) HAp-I,

(b) HAp-II, (c) adHAp-I (d) adHAp-II és (e) adHAP-III.

Látható, hogy az EDX spektrumokon a C csúcs is megjelenik, ami karbonátos szennyezők,

karbonátos HAp (CHAp) fázis jelenlétére illetve adszorbeált CO2-ra is utalhat. A

bevonatokban található elemek pontos százalékos aránya ezzel a módszerrel nem adható meg,

csak az egyes elemek jelenléte detektálható. Az ionokkal adalékolt HAp bevonatok esetében

a Mg, Sr, Zn és Ag csúcsai is megjelennek. A nemfolytonos HAp klaszterekkel bevont

implantátumok esetében az alapfém csúcsai (Ti, Al, V) is megjelennek a spektrumon, mivel

az alkalmazott elektronsugár az alapot is gerjesztette a bevonat inhomogenitása miatt.

A pontos elemösszetétel feltárására ICP-OES mérést használtunk. A mérések kivitelezéséhez

a bevonatokat leoldottam a mintákról 0,5 M HNO3 oldattal, majd az oldatokat további
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kezelés, feltárás alkalmazása nélkül vizsgáltuk. Minden egyes mintánál 3 párhuzamos mérést

végeztünk. A kapott eredmények alapján az átlag elemösszetételeket az 5.1. táblázatban

foglaltam össze (at%-ban kifejezve).

5.1. táblázat: Különböző paraméterekkel készített HAp és adHAp bevonatok elemösszetétele

(at%).

Bevonat Ca P Mg Sr Zn Ag Ca/P

HAp-I 61,41 38,59 - - - - 1,59

HAp-II 70,54 30,46 - - - - 1,78

adHAp-I 45,26 29,10 - - 19,66 5,98 1,56

adHAp-II 62,09 32,93 2,80 0,45 1,64 0,12 1,88

adHAp-III 59,96 35,29 1,83 1,68 1,06 0,18 1,69

A mérési eredmények azt mutatták, hogy a Ca/P elemarány több esetben nagyobb a

hidroxiapatit sztöchiometriai 1,67-es elemarányánál, ami bizonyítja Ca-ban gazdag apatit

jelenlétét is a bevonatban. Néhány kutatócsoport hasonló eredményekről számolt be [270,

271]. Publikációikban megállapították, hogy azok a bevonatok, melyekben a Ca/P elemarány

1,67 és 1,90 között változik, Ca-ban gazdag apatit és HAp keverékének tekinthető. Az

ionokkal módosított HAp bevonatoknál az adHAp-I esetében az adalékoló elemek aránya

viszonylag nagy (26%), míg az adHAp-II és adHAp-III bevonatoknál mindössze 5 at% alatti.

A minták felszínéből néhány mikrométer mély vájat fókuszált ionsugárral (FIB) történő

kimarásával tovább vizsgáltuk a nemfolytonos HAp-II és adHAp-II klaszterek morfológiáját,

szerkezetét és a klaszterek vastagságát (5.5. ábra).

A felvételekből jól látszik, hogy a tiszta és az ionokkal adalékolt HAp bevonat egyaránt

pórusos, porózus szerkezettel rendelkezik, ami nagyon hasonlatossá teszi az emberi csont

szerkezetéhez. Ezenkívül a pórusos mikroszerkezet lehetővé teszi, hogy az adalékoló ionok

(Zn, Ag, Sr, Mg) bediffundáljanak a mikro-repedésekbe a megfelelő összetételű oldatokban

történő áztatás alatt és ott különféle foszfát vagy oxid/hidroxid csapadék formájában

kiváljanak a NaOH-os utókezelés során. A keresztmetszeti felvételeken az is látható, hogy az

egyes HAp klaszterek vastagsága 1-2 µm között változik (5.5. b és d ábra).
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5.5. ábra: SEM-FIB mérések HAp és ionokkal adalékolt HAp rétegeken (a) és (b) HAp-II,

(c) és (d) adHAp-II.

Az 5.6. ábra a nemfolytonosan növesztett, ionokkal módosított HAp (adHAp-II) klaszterekről

készült elemtérképet mutatja.

5.6. ábra: Nemfolytonos, ionokkal adalékolt HAp klaszterek elemtérképe (adHAp-II minta).
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A Ca és P teljesen korrelációban jelennek meg, hozzájuk képest a Ti éppen ellenkezőleg, ott

van többségben, ahol a Ca és P kevés. Ebből látszik a réteg nemfolytonos jellege. Az

adalékelemek jelenléte a mintában tisztán látható, de érdekes, hogy az eloszlásuk eléggé eltér.

A Zn és a Sr egymással korrelációban viszonylag egyenletesen eloszolva inkább a

nemfolytonos réteg szemcséinek megfelelő foltokban van jelen, az Ag és a Mg ezzel szemben

kisebb, ritkábban elhelyezkedő, de nagyobb koncentrációjú szemcsékben található.

5.3. Röntgendiffrakciós fázisanalízis

A mintákban megtalálható fázisok feltérképezésére és pontos azonosítására XRD méréseket

végeztünk.
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5.7. ábra: HAp és adHAp rétegek XRD mintázata. jelölések: HAp, Monetit

(CaHPO4), Parascholzite (CaZn2(PO4)2.H2O), fémes ezüst

Az XRD eredményekből (5.7. ábra) jól látható, hogy mindegyik minta esetében a fő fázis a

hidroxiapatit (HAp, JCPDS 76-0694), melynek főbb karakterisztikus csúcsai a 2θ = 31,770,

32,190 és 32,905°-nál találhatóak és a (211), (112), (300) Miller indexszel jelölt síkoknak

felelnek meg. Az 5.7. ábrából látszik, hogy a HAp-II reflexiós csúcsai jóval szélesebbek, mint

a HAp-I bevonaté. Ez bizonyítja, hogy a leválasztási paraméterek megváltoztatják a

kristályszerkezetet, a kisebb frekvenciával előállított bevonat kisméretű, nanoszerkezetű

részecskékből épül fel, míg a nagyobb frekvencián leválasztott rétegen mért keskenyebb

reflexiós csúcsok nagyobb szemcseméretre utalnak.
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Az elektrokémiai úton előállított adHAp-I bevonat XRD görbéje eltér a többi mintáétól.

Ebben az esetben más fázisok is megjelennek a bevonatban a hidroxiapatiton kívül. Ezek az

új fázisok a monetit vagy dikalcium-foszfát (DCP, JCPDS 89-5969), CaZn2(PO4)2(H2O)2

(parascholzite, JCPDS 86-2372) valamint a fémes ezüst Ag (111) (JCPDS 89-3722). A DCP

fő karakterisztikus csúcsai a 2θ = 26,59 és 26,39°-nál jelennek meg. Ebben az esetben az

előállítás során a cink beépül a CaP kristályrácsba és egy új fázist, a parascholzitot

eredményez, mely karakterisztikus csúcsai a 2θ = 19,62 és 21,36°-nál találhatóak. A fémes

ezüst (Ag (111)) legintenzívebb reflexiója pedig a 2θ = 38,12°-nál látható.

A Diffrac.Eva szoftverrel végzett analízis alapján a HAp-I bevonat fázisaránya

(tömegszázalékban) HAp:DCP = 97,1:2,9; az adHAp-I bevonaté pedig:

HAp:DCP:Parascholite:Ag = 39,7:20,1:36,8:3,4; a többi elem és fázis koncentrációja a

bevonatban kimutatási határ alatti.

Prado da Silva és mtsai [133] cinktartalmú hidroxiapatit porokat készítettek hidrotermális

úton, majd titán és nióbium alapfémekre vitték fel. A mintákon elvégzett XRD mérések

esetükben is többféle fázis jelenlétét mutatták ki, úgymint, hidroxiapatit, monetit, brushit és

parascholzit. Más vizsgálatok is kimutatták, hogy a cink parascholzit fázis képződése közben

épül be a kalcium-foszfátba [135, 136]. Miyaji és mtsai [134] emellett tanulmányozták a cink

fokozatos beépülését a HAp fázisba. Kutatásaik során kimutatták, hogy a Zn tartalom

növelésével a termék Zn szubsztituált apatitból fokozatosan amorf apatit-szerű fázissá majd

végül amorf parascholzittá alakul. Az általuk mért maximális Zn szubsztitúciós határ 15

mol% volt.

Az 5.7. ábra alapján látható, hogy a hasonló elektrokémiai paraméterekkel leválasztott HAp-

II, adHAp-II és adHAp-III minták röntgendiffrakciós jellege hasonló, széles diffrakciós

csúcsokkal, ami a minták nanokristályos szerkezetét jelzi. A kis mennyiségben jelenlévő

adalékoló ionok nem befolyásolták számottevően a HAp kristályszerkezetét és

szemcseméretét. Mintáinkban nem tapasztalható a Ca2+ ionok más ionokkal történő

helyettesítésének tulajdonítható csúcseltolódás sem. Azonban vannak kutatások, ahol

csúcseltolódásokat tapasztaltak. Amikor a Ca2+ (0,99 Å) ionokat kisebb méretű Mg2+ (0,69 Å)

és Zn2+ (0,77 Å) ionokkal helyettesítették, akkor a reflexiós csúcsok a nagyobb 2Θ értékek

felé tolódtak [128-131], míg a nagyobb méretű Sr2+ (1,13 Å) és Ag+ (1,15 Å) ionok esetében

kisebb 2Θ értékek felé mozdultak el és a rácsparaméterekben is növekedést okoztak [132,

236].
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5.4. Fourier-transzformációs Infravörös Spektroszkópia analízis

A bevonatok szerkezetének további felderítésére és minőségének ellenőrzésére FT-IR

méréseket is végeztünk. Ez a módszer kiválóan alkalmas a kalcium-foszfát ásványban levő

összetett anionos csoportok (OH-, PO4
3-, HPO4

2-) karakterisztikus abszorpciós csúcsainak

azonosítására.
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5.8. ábra: FT-IR mérések a HAp rétegen és a különböző módszerekkel előállított adHAp

rétegeken.

Az 5.8. ábrán látható, hogy az FT-IR spektrumok minden egyes minta esetében hasonlóak. A

spektrumokon a kalcium-foszfátokban található anionos csoportok azonosíthatóak. A PO4
3-

csoport karakterisztikus sávjai a 627, 960, 990 és 1130 cm-1 hullámszámoknál láthatók. A

spektrumokon megtalálható még a HPO4
2- csoport gyenge, átlapolt sávja 875 cm-1-nél és az

OH- csoportoké a 3700-3500 cm-1 tartományban. Megfigyelhető, hogy a hidroxilcsoportok

vegyértékrezgési sávjai szignifikánsabbak az ionokkal adalékolt HAp rétegekben, mint a

tiszta HAp réteg esetében.

A 3600 és 2600 cm-1 közötti tartományban valamint 3570 cm-1-nél az adszorbeált víz sávjai

jelennek meg. Elnyelési sáv figyelhető meg továbbá a 1400-1500 cm-1 tartományban, ami az

abszorbeált CO3
2- tartalmat mutatja, míg a gyengébb sávok az 1870 és 1880 cm-1 közötti

tartományban a felületen adszorbeálódott CO2-ot jelzik [272]. Tapasztalatok alapján a

szintetikus HAp CO2-ot tud megkötni a levegőből illetve vizes közegből. Hosszú idejű állás

során ez a karbonát helyettesítés fokozatosan történik a minta felszínétől a belseje felé

haladva [273]. Az általunk kapott spektrumok szintén igazolják a karbonátos HAp fázis
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jelenlétét a rétegekben. A minták analízise esetünkben több hónapos levegőn tárolás után

történt. A spektrumokon megfigyelhető még, hogy a tiszta HAp esetében megjelenő OH-

sávok gyengébbek, az abszorbeált CO3
2- sávok pedig erőteljesebbek, mint az adHAp

rétegeknél láthatóak, ami azt jelzi, hogy a tiszta HAp több karbonátos fázist tartalmaz.

5.5. Elektrokémiai minősítés

Ebben a fejezetben a nemfolytonosan leválasztott HAp-II és adHAp-II, adHAp-III rétegek

elektrokémiai jellemzésének leírására és tárgyalására térek ki bővebben.

5.5.1. Hosszú idejű nyitott áramköri potenciál (Eocp) mérések

A nyitott áramköri potenciálmérések során a nyugalmi potenciált mérjük. Ilyen állapotban

nem folyik áram a rendszerben.

0 100 200 300 400 500

-0,25

-0,20

-0,15

-0,10

-0,05

E
oc

p (
V

 v
s.

 A
g/

A
gC

l)

idő / óra

 Ti6Al4V
 HAp-II
 adHAp-II
 adHAp-III

5.9. ábra: Hosszú idejű nyitott áramköri potenciálmérések Ti ötvözet alapfémen, valamint

nemfolytonos HAp és adHAp rétegeken.

Az 5.9. ábrából kivehető, hogy a potenciálok a kezdeti bemerítési időben növekednek, majd

körülbelül 8 nap bemerítési idő után minden esetben beáll egy állandó érték. Ez a minták

stabilizálódását jelzi. Az is megfigyelhető, hogy a Ti ötvözet rendelkezik a legpozitívabb

potenciállal már két nap bemerítési idő után. Galvánkorrózió esetén, amikor két fém

érintkezik egymással, szükségszerűen a negatívabb potenciálú oldódik. Tehát a negatívabb

potenciálú anyag viselkedik anódként a kapcsolódó galvánpárban, míg a pozitívabb fém

katódként. Az alapfém és a bevonat érintkezésekor, a kialakuló potenciálkülönbség miatt a

bevonat oldódása következik be nagyobb valószínűséggel.
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5.5.2. Potenciodinamikus polarizációs mérések

Az 5.10. ábrán a implantátum alapfémen valamint a nemfolytonos rétegeken felvett

potenciodinamikus görbék láthatóak. A potenciálokat Ag/AgCl referencia elektróddal

szemben mértem és a potenciált 1 mV/s sebességgel léptettem. A méréseket különböző

áztatási idők után többször megismételtem, két héten keresztül.
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5.10. ábra: Ti6Al4V ötvözeten (a) valamint HAp-II (b), adHAp-II (c) és adHAp-III

nemfolytonos bevonatokon felvett potenciodinamikus polarizációs görbék. A görbéket SBF

oldatban, 37 °C-on vettem fel különböző áztatási idők után, két héten keresztül. A

polarizációs sebesség: 1 mV/s.

A polarizációs görbék anódos ágán széles passzív tartomány látható mindegyik minta

esetében, viszonylag kis passzív áramsűrűségekkel (jp). A bevonat nélküli implantátum

esetében az anódos passzív tartomány széles minden mérési időpontban és a bemerítési

idővel tovább szélesedik +1,0 V-ról +1,2 V-ra. Az úgynevezett letörési potenciál (Elt) jelzi a

passzív réteg sérülését, oxigénfejlődést, amikor az áramválasz újra növekedni kezd. A passzív
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áram nagysága alig változik széles potenciáltartományban és átlagosan 0,50 μA cm-2 körül

mozog.

A HAp réteg és az ionokkal adalékolt HAp esetében azonban a potenciodinamikus görbék

már más lefutást mutatnak. Ezekben az esetekben a passzív tartomány lépcsős jellegű, az első

lépcső –60 mV körül kezdődik, majd körülbelül +300 mV-tól újra növekedni kezd a mért

áramválasz. A második passzív tartomány +300 mV és +900-1100 mV között látható, itt újra

viszonylag potenciálfüggetlenné válik az áramsűrűség a HAp és az ionokkal adalékolt HAp

rétegek esetében egyaránt. Ez a jelenség a képződött passzív réteg károsodására,

elektródfolyamatok, anódos oldódások lejátszódására utalnak. Az is megfigyelhető, hogy a

HAp réteg letörési poteniálja negatív irányba változik a bemerítési idővel, +1,15 V-ról +0,97

V-ra, vagyis csökken az anódos passzív tartomány. Az adHAp rétegeknél azonban nem

figyelhető meg szisztematikus változás a bemerítési idővel sem a passzív tartomány nagysága

sem a mért passzív áramok esetében.

Kimutattam, hogy az alapfém és a HAp bevonat potenciodinamikus görbéinek alakja alig

változik a bemerítési idővel. Az adHAp rétegek esetében azonban nagyobb passzív áramokat

mértem, melyek jobban változnak az idő múlásával, mint az alapfém és a HAp réteg

esetében, valamint a különböző bemerítési idő után felvett görbék alakja is változik.

Az 5.11. ábrán a potenciodinamikus görbékből kapott korróziós potenciálok (Ecorr.), korróziós

áramsűrűségek (jcorr.) valamint a számolt polarizációs ellenállás értékeinek időbeli változása

látható.
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5.11. ábra: A 20. ábrán látható potenciodinamikus görbékből meghatározott elektrokémiai

paraméterek: (a) Ecorr (b) jcorr, valamint (c) a számolt polarizációs ellenállás értékek (Rp).

Vizsgálataim megmutatták, hogy a korróziós potenciál értékek idővel kissé a pozitívabb

potenciálok felé tolódtak mindegyik minta esetében, ami a felület passziválódását jelezte az

anódos polarizáció során (5.11. (a) ábra). Ezen kívül azt is megfigyeltem, hogy a HAp

bevonatok korróziós potenciáljai nagyobb mértékben változtak a mérési időtartam alatt. A

korróziós áramokat a potenciodinamikus görbék Tafel tartományában (± 50 mV a nyitott

áramköri potenciáltól), az anódos és katódos ágakra illesztett egyenesek metszéspontjából

lehet meghatározni. Az 5.11 (b) ábra mutatja, hogy az alapfém korróziós áramsűrűsége a

legkisebb, átlagosan 150 nAcm-2 és idővel szinte alig változik. A HAp bevonat korróziós

árama a bemerítés kezdeti időszakában enyhe növekedést mutat, majd az 5. nap után beáll

egy viszonylag állandó értékre. Az ionokkal adalékolt rétegek esetében a mért korróziós

áramok már jóval nagyobbak, mintegy 6-7-szeresei az alapfém esetében mérteknek és időben

növekvő tendenciát mutatnak. Két hét SBF oldatban történt állás után mért korróziós áram

értékek igazolják, hogy a rétegben oldódási folyamatok mennek végbe. A nemfolytonos HAp

rétegen mért jcorr = 350 nAcm-2, mintegy kétszerese az alapfémen mértnek. Az adHAp-II
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nemfolytonos rétegen a korróziós áram már mintegy 1,15 µAcm-2, az adHAp-III rétegen

pedig 1,3 µAcm-2. Ezek az értékek igazolják a bevonatok megnövekedett korróziós hajlamát,

időbeli lebomlását, feloldódását biológiai körülmények között.

A minták polarizációs ellenállása a Stern-Geary egyenletből számolható.

( )ca

ca

corr
p 3.2

,
bb

bbB
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==
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Az 5.1 egyenletben szereplő ba és bc értékek a potenciodinamikus görbék meredekségét adják

meg a Tafel tartományban. Általánosságban elmondható, hogy a korróziós sebesség az

anódos (oxidációs) illetve a katódos (redukciós) részfolyamatok kinetikájától függ. A mért

görbék esetében a meredekség mind az anódos, mind a katódos ágon nagy, tehát az

elektródfolyamatokon egyszerre érvényesül kinetikai és diffúzió kontroll.

A lineáris polarizációs görbe meredeksége főként a jcorr által kontrollált és független a ba és bc

értékek változásaitól, ezért elfogadott, hogy a B = 1 egyszerűsítés alkalmazásával a

polarizációs ellenállást a korróziós áram reciprokaként vegyük. A fenti egyenlet alapján

számolt Rp értékek az 5.11 (c) ábrán láthatóak.

5.5.3. Elektrokémiai Impedancia Spektroszkópia (EIS) mérések

EIS mérések segítségével a különféle anyagok (fémek, bevonatok) korróziós

tulajdonságairól, jellemzőiről, valamint az elektródok felületén lejátszódó elektródfolyamatok

jellegéről nyerhetünk hasznos információkat. Munkám során a 4.2 fejezetben leírt

módszerekkel előállított nemfolytonos HAp rétegek és az alapfém korróziós tulajdonságait

vizsgáltam különböző áztatási idők után. Ez a mérési módszer megfelelő kiegészítője az

előző (5.5.2) fejezetben tárgyalt potenciodinamikus polarizációs méréseknek.

Az 5.12. ábra a vizsgált minták különböző időpontokban felvett Nyquist diagramjait

ábrázolja. Az alapfémen és a HAp bevonaton mért Nyquist görbék nagy átmérőjű kapacitív

hurkot mutatnak. Ez a forma jellemző a vékony passzív filmrétegeken mért görbékre. Az

alapfém esetében a görbék átmérője alig változik az idő múlásával.
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5.12. ábra: Ti6Al4V alapfém (a) HAp-II (b), adHAp-II (c) és adHAp-III bevonatok Nyquist

diagramjai, nyitott áramköri potenciálon, SBF oldatban, 37 °C-on.

A HAp rétegnél azonban megfigyelhető, hogy az első nap után a görbe átmérője növekszik,

ami a réteg passziválódását mutatja, majd ezután már enyhe csökkenő tendencia figyelhető

meg (a görbék idővel az impedancia valós tengelye felé hajlanak), ami arra utalhat, hogy a

réteg korrózióállósága romlik, oldódási folyamatok mennek végbe. Az adHAp rétegeknél a

diagramok átmérője valamivel nagyobb mértékben csökken az idővel. A kétféle módszerrel

előállított módosított HAp rétegek (adHAp-II és adHAp-III) esetében hasonló a görbék

alakja, ami azt jelzi, hogy hasonló sebességű elektródfolyamatok játszódnak le a minták

felületén.
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5.13. ábra: Ti6Al4V alapfém (a) HAp-II (b), adHAp-II (c) és adHAp-III (d) bevonatok Bode

diagramjai, nyitott áramköri potenciálon, SBF oldatban, 37 °C-on.

A mért Bode diagramok (5.13. ábra) jól demonstrálják, hogy a Ti6Al4V alapfém közel

kapacitív válaszfüggvényt mutat, amit a széles frekvenciatartományban (32 Hz-től 0,01 Hz-

ig) mért, -80 °-ot megközelítő fázisszög értékek bizonyítanak. A széles fázisszög plató

keletkezhet a középfrekvenciás (KF) és alacsony frekvenciás (AF) régióban található két

fázisszög maximum összeolvadásával. A log Z vs. log f görbe meredeksége -0,8 széles

frekvenciatartományban, 1000 Hz frekvenciától egészen a 10 mHz-es alsó határig. Az is

megfigyelhető, hogy a fázisszög és a totál impedancia görbék lefutása szinte nem változik az

idővel.

A HAp bevonat esetében a fázisszög értékének fokozatos növekedése figyelhető meg a teljes

frekvenciatartományban két majdnem egybeolvadó, de azért elkülöníthető időállandóval a KF

és a AF tartományban. A fázisszög maximális értéke eléri a -78°-ot 100 kHz-en és a log Z vs.

log f görbe meredeksége -0,76. Ezek az értékek nem ideális kapacitív jelleget jeleznek.

A módosított HAp rétegek esetében a két időállandó még jobban észrevehető két jól

elkülöníthető fázisszög maximummal. Ezek a fázisszög maximumok idővel nőnek, az
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adHAp-II réteg esetén elérik a -70°-ot, míg az adHAp-III esetén a -76°-ot az AF

tartományban. Az adHAp-III réteg esetében a legszembetűnőbb a két fázisszög maximum

jelenléte: az egyik 75 Hz körül a középfrekvenciás tartományban, a másik 25 mHz körül az

AF tartományban. A közöttük lévő fázisszög minimum 10 Hz környékén található. A kisebb

fázisszögek jelzik az ideális kapacitortól való eltérést és az elektródfolyamatok nem ideális

jellegét. A jól elkülönült fázisszög maximumok legalább két vagy több időállandó jelenlétére

utalnak, melyek különböző, egymástól függetlenül végbemenő elektródfolyamatokat

jeleznek. Az adHAp rétegek log Z vs. log f görbéinek lefutása különbözik a HAp és az

alapfém esetében kapottaktól. Ezeknél két különböző meredekséget figyeltem meg. Az

adHAp-II rétegnél a görbe meredeksége -0,67 az alacsony frekvenciás tartományban (10

mHz – 1 Hz), míg a középfrekvenciás (1 Hz – 100 Hz) részen mindössze -0,51. Az adHAp-

III rétegnél az alacsony frekvenciás tartományban -0,83 a meredekség, ami kapacitív jellegre

utal, a középfrekvenciás tartományban pedig csak -0,30, jelezve, hogy az impedancia válasz

az ebben a tartományban lejátszódó reakciókra már közelít a rezisztor karakterisztikához.

5.5.3.1. Impedancia mérések kiértékelése

A mért adatok kiértékeléséhez szükséges, hogy megtaláljuk a megfelelő helyettesítő

áramköröket (EC), amelyek kellően visszaadják az elektródok felszínén lejátszódó reakciók

elektronikus felépítését. Ezek az áramkörök ellenállásokból és kapacitásokból épülnek fel. A

kiértékeléshez a Zview2 szoftvert használtam. A mért görbékre a helyettesítő áramkörök

segítségével illesztéseket végeztem. Az illesztett adatokból kapjuk meg a minta korróziós

tulajdonságaira jellemző paramétereket, úgymint a töltésátlépési ellenállásokat és kettősréteg

kapacitásokat.

Az 5.14. ábrán a kiválasztott helyettesítő áramköröket mutatom be.

5.14. ábra: Helyettesítő áramkörök (EC) a Ti6Al4V alapfémen (a) valamint a HAp-II,

adHAp-II és adHAp-III bevonatokon (b) mért impedancia adatok szimulálására.

(a) (b)
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Az adatok kiértékeléséhez a helyettesítő áramkörökben konstans fáziselemekkel (CPE)

helyettesítettem a kapacitor elemeket, annak érdekében hogy a mért és illesztett eredmények

minél jobban egyezzenek. A CPE elemek figyelembe veszik a felületi inhomogenitásokat és

a felület érdességét, valamint a frekvenciafüggetlen elektroaktív komponenseket az

elektrolitban. Az 5.2 egyenlettel lehet definiálni a konstans fáziselem impedanciáját:

ZCPE= 1 / (Q(j)n (5.2)

ahol Q a CPE konstans (Ω-1sncm-2), j a képzetes egység (-1 négyzetgyöke), és  a

szinuszhullám körfrekvenciája.

A bevonat nélküli Ti ötvözet alapfémnél a legjobb illesztést a két sorosan kapcsolt R-CPE al-

áramkörökkel értem el (5.14. (a) ábra). Ezt a modellt általánosan alkalmazzák kétrétegű

bevonatok elektromos jellemzésére, ami egy kompakt belső rétegből és egy porózus külső

oxidrétegből épül fel [274], ami magyarázza az alapfém felületén spontán kialakuló TiO2

réteget.

A hidroxiapatit bevonatoknál azonban ez az EC már nem szolgáltatott megfelelően jó

illesztéseket. Ezekben az esetekben módosítottam a helyettesítő áramkört három sorosan

kapcsolt R-CPE al-áramkörre (5.14. (b) ábra).

Az EC-ben a párhuzamosan kapcsolt Rct-CPEct elem jelöli az elektród felületén végbemenő

töltésátlépési folyamatok (elektron transzfer) ellenállását és a nem homogén külső réteg

kettősréteg kapacitását.

A következő, sorosan kapcsolt (R-CPE) al-áramkörben az Rcoat az ellenállása, a CPEcoat pedig

a konstans fáziseleme a bevonatnak. A harmadik (R-CPE) al-áramkörrel pedig figyelembe

vettem a nehezen oldódó korróziós termékek, csapadékok (oxidok, hidroxidok, foszfátok)

diffúziós és kicsapódási folyamatait a réteg pórusaiban. Ebben az esetben Rcp az ellenállása

míg CPEcp a konstans fáziseleme a korróziós termékek keletkezésének illetve diffúziójának a

bevonat pórusaiba valamint az elektrolitba. Az impedancia válasz ezekre a folyamatokra a

kisfrekvenciás tartományba esik. A kisfrekvenciás tartományokban általánosságban az

anódos részfolyamat az összes oldódási folyamat, ami elektronátmenettel jár, míg a

kapcsolódó katódos részfolyamat az oxigén redukciója az elektód felületén. Az RS elem az

EC-ben a nem kompenzált oldatellenállás a munkaelektród és a referencia elektród között. A

illesztett és mért görbék egyezésének mértékét a χ2 (khí-négyzet) értékekkel lehet megadni,

ami minden esetben 10-5 – 10-6 nagyságrendben mozgott, tehát kiváló egyezést mutatott a

számolt és a mért értékek között. Ez a paraméter jelzi, hogy a választott EC-k megfelelően

visszaadják az elektródon lejátszódó folyamatok jellegét. A három sorosan kapcsolt (R-CPE)
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áramkör bonyolult és egymástól függetlenül, egyidejűleg végbemenő elektródfolyamatokra

(oldódás, kicsapódás, diffúzió) utal. Ezek a folyamatok a réteg lebomlását illetve

fémionoknak a rétegből az elektrolitba történő kioldódását jelzik [265, 275, 276].

Az 5.15. ábra és a mellékletben szereplő M.1. táblázat mutatja, hogy mindegyik minta

esetében a töltésátlépési ellenállásoknak van a legnagyobb értéke, tehát a korróziós

sebességet meghatározó részfolyamat minden esetben az elektronátlépés a bevonatból az

elektrolitba. Kimutattam, hogy a legnagyobb korrózióállósága (legnagyobb Rct értékek) az

alapfémnek van, ez jelzi a felszínén spontán kialakuló kompakt passzív oxidréteget. A

bevonatok Rct értékei viszont jóval kisebbek: a HAp-II bevonaté mintegy ötször, míg az

ionokkal adalékolt HAp bevonatoké megközelítőleg egy nagyságrenddel, az alapfémhez

képest. Ez az ellenállás tükrözi a réteg degradációja során végbemenő oldódási folyamatokat,

miközben fiziológiai oldatba merülnek. A legkisebb töltésátlépési ellenállásai az adHAp

bevonatoknak vannak, és a kétféle módszerrel előállított adHAp minták ellenállásai

hasonlóak.

Hasonló módon, az Rcoat értékek is a hordozó esetében valamivel nagyobbak, mint a HAp és

az adHAp bevonatok esetében, azonban ugyanabban a nagyságrendben mozognak. A

rétegellenállások kisebbek mintegy 3 nagyságrenddel, mint az Rct-k, jelezve, hogy a pórusos

bevonatok ellenállása sokkal kisebb, mint az oldódási folyamatoké.

Az M.1. táblázatban és a 5.15 (b) ábrán látható, hogy az alapfémnek vannak a legkisebb

CPEcoat értékei, ami a felületi oxidréteg kompakt jellegét és stabilitását jelzi. Az alapfém

CPEcoat értékeinek kitevője 0,85 és 0,89 között változik, ami a kapacitív tulajdonságát

mutatja. A HAp és az adHAp rétegek CPEcoat értékei mintegy 40-szer nagyobbak, mint az

alapfémé, ami mutatja pórusosabb jellegüket, nagyobb átjárhatósággal az elektrolit számára.

A rétegek CPEcoat kitevői 0,53 és 0,63 között változnak, ez az adott áramkörrel szimulált

elektródfolyamat diffúziós karakterisztikáját bizonyítja. Hasonló tendencia mondható el a

CPEct értékekről, azzal a különbséggel, hogy ezeknél az alapfémen és a bevonatokon kapott

értékek különbsége kisebb, mindössze 4-5-szörös, és a kitevők az adott elektródfolyamatok

nem ideális kapacitív jellegét mutatják mindegyik minta esetében.
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5.15. ábra: Ti6Al4V alapfém valamint a nemfolytonos HAp-II, adHAp-II és adHAp-III

bevonatok impedancia adatainak fittelt eredményei. Rcoat (a) CPEcoat (b) Rct (c) CPEct (d). A

mérések nyitott áramköri potenciálon történtek, SBF oldatban, 37 °C-on különböző

bemerítési idők után.

A HAp-II bevonat Rcp értékei nagyobbak, mint az ionokkal adalékolt HAp rétegeké (5.16

ábra). Ez jól mutatja, hogy a bemerítés során képződött korróziós termékek ennél a mintánál

jobban eltömítik a pórusokat, gátolva azok átjárhatóságát. Ezek az ellenállásértékek a

pórusokban felgyülemlett nagyon kis oldhatóságú csapadékok jelenlétének tulajdoníthatók,

melyek gátolják az anyagtranszport folyamatokat. A folyamat diffúziós jellegét a CPEcp

áramköri elem n kitevője mutatja, ami 0,52 és 0,64 között változik.
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5.16. ábra: Ti6Al4V alapfém valamint a nemfolytonos HAp-II, adHAp-II és adHAp-III

bevonatok impedancia adatainak fittelt eredményei. Rcp (a) és CPEcp (b). A mérések nyitott

áramköri potenciálon történtek, SBF oldatban, 37 °C-on különböző bemerítési idők után.

Az impedancia adatok időfüggését vizsgálva megfigyelhetjük, hogy az Rcoat értékek a kezdeti

bemerítési időszakban növekedést mutatnak, majd beáll egy viszonylag állandó érték az

alapfém és a HAp bevonat esetében. Ez azt mutatja, hogy a passzív réteg már a kezdeti

bemerítési időszakban kialakul. Azonban az adHAp rétegeknél az Rcoat ellenállásokban a

kezdeti növekedést enyhe csökkenés követi, ami jelzi a nagyobb korróziós hajlamukat. A

CPEcoat értékek csökkenő tendenciát mutatnak az idővel az alapfém és a HAp bevonat

esetében. Ez a pórusok eltömődését jelzi, ezzel lelassítva a korróziós folyamatokat. Az

adHAp bevonatoknál azonban a CPEcoat értékek a bemerítési idővel kissé növekedtek, ami

azt mutatja, hogy a bevonat pórusosabb, inhomogénebb és kevésbé stabilis, mint az alapfém

és a HAp bevonat. Mivel az adHAp bevonatok porózusabbak, az oldószer könnyebben be tud

szivárogni a résekbe, repedésekbe, így eléri az alapfémet és felgyorsítja a korróziót.

Az alapfém töltésátlépési ellenállása alig változik a bemerítési idővel. A bevonatolt minták

esetében viszont időben enyhén csökkenő tendencia figyelhető meg.

A HAp-II bevonat Rcp értékei nagyobbak, mint az adHAp bevonatokéi. Az M.1. táblázatból

és az 5.16 (a) ábrán az is látható, hogy a HAp-II mintán mért diffúziós folyamatok ellenállása

növekszik a bemerítési idővel. Az adHAp bevonatoknál a kezdeti bemerítési időben

növekedés figyelhető meg, ami a korróziós termékek felhalmozódására utalhat a pórusokban,

ezáltal akadályozva a diffúziós folyamatokat. Azonban 5 nap bemerítési idő után már enyhe

csökkenő tendenciát mutatnak, ami a védőréteg sérülésére utal.

A szakirodalomban léteznek kutatási jelentések, publikációk melyekben különféle

módszerekkel készített hidroxiapatit bevonatok korróziós tulajdonságait vizsgálják [138, 274,
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277, 278]. Ezekben a publikációkban azt írták, hogy a bevonat pórusosságának mértéke

(pórusok mérete és száma) nagyban befolyásolja a bevonat oldódási sebességét,

degradációját. A kevesebb, és kisebb pórusokkal rendelkező bevonatok jóval

korrózióállóbbnak bizonyultak, mint a nagyobb pórusossági fokkal rendelkező bevonatok,

mivel jobb szigetelő tulajdonságot biztosítanak. A pórusos bevonatokba könnyebben be tud

diffundálni a korrozív, klorid tartalmú oldószer, eléri az alapfémet és elektrokémiai

reakciókat indukál a HAp és aTi6Al4V érintkezési felületén, ezáltal felgyorsítva az oldódási

folyamatokat [138, 274, 277]. Zhang és mtsai [278] kifejtették, hogy a pórusos HAp bevonat

korróziója során hidrogénion fejlődik a határfelületen, ahol a reakció történik, ami

lecsökkenti a helyi pH értéket és így láncreakciószerűen felgyorsítja a HAp oldódását.

Ezek a kutatási adatok összhangban vannak az általunk kapott mérési eredményekkel,

melyekben a HAp bevonatok és az ionokkal adalékolt HAp bevonatok porózus jellegük

következtében nagyobb korróziós hajlamot mutattak, mint maga az alapfém.

5.5.3.2. Különböző minták impedancia görbéinek összehasonlítása és illesztése

Az 5.17. ábra a Ti ötvözet alapfémen valamint a bevonatokon mért és a Zview szoftverrel

illesztett eredményeit mutatja be.
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5.17. ábra: Különböző minták Nyquist (a) és Bode (b) diagramjai. A méréseket nyitott

áramköri potenciálon végeztük 37 °C-on, SBF oldatba történt kéthetes bemerítés után.

A különböző minták görbéinek alakjából kivehető a minták eltérő korróziós viselkedése. Jól

látszik, hogy a legjobban korrózióálló, kapacitív jellegű az alapfém, míg a legkevésbé az

ionokkal adalékolt hidroxiapatit rétegek.
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5.6. Sejtéletképességi vizsgálatok

A következő alfejezetekben a különféle módszerrel előállított mintákon végzett

sejtéletképességi vizsgálatokat mutatom be. A biológiai teszteket két külön kísérletsorozatban

végeztem, az elsőben a vastag bevonatokat, míg a második sorozatban a nemfolytonosan

kialakított rétegeket vizsgáltam. Mindkét kísérletsorozatban MG-63 csontsejteket használtam,

a sejttenyésztés paraméterei (sejttenyésztő folyadék, hőmérséklet, a mintákra ültetett

sejtszám) megegyeztek, ezért a kapott eredmények összevethetőek.

Viszonyítási alapként az MG-63 oszteoblaszt sejteket tartalmazó sejttenyészetet használtam.

A sejttenyésztés során ugyanolyan körülményeket és tápoldatot biztosítottam minden minta

és a kontroll esetében is. A vizsgálatok során minden esetben hat párhuzamos, egymástól

független mérést végeztem. Grafikusan a kapott átlagértéket ábrázoltam a szórással együtt.

5.6.1. Sejtéletképességi tesztek kiértékelése vastag bevonatokon

Vastag (25-50 µm) bevonatok sejtéletképességi vizsgálataihoz a WST-1 reagenst használtam

1 és 3 nap sejttenyésztési idők után.

A sejtéletképességi tesztek (5.18. ábra) alapján a tiszta HAp-I bevonaton a sejttúlélés az első

nap után 72% és 3 nap után 74% a kontroll csoporthoz képest, ami enyhe növekedést

mutatott. Hasonló eredményeket kaptunk a bevonat nélküli implantátumoknál is. Minden

olyan esetben, amikor a sejtéletképesség meghaladja a 70%-ot, a bevonat elfogadható

biokompatibilis anyagként [279-282].
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5.18. ábra: Alapfémen (Ti6Al4V), HAp és adHAp vastag bevonatokon mért

sejtéletképességi tesztek MG-63 sejtekkel. (a) Sejttúlélési százalékok a kontrollmintához

viszonyítva, (kontrollként csak MG-63 sejtek növekedtek a tápoldatban) és (b) a mért

átlagabszorbancia értékek (átlagérték ± szórás).
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Az ionokkal adalékolt, elektrokémiai úton leválasztott vastag adHAp-I rétegnél a mért

sejtéletképességi százalék már csak 23% volt az első nap után és 18,5% a harmadik napon,

ami csökkenő tendenciát és alacsony sejttúlélést jelent. Ez az alacsony érték a bevonat

összetételével és szerkezetével magyarázható. Számos kutatómunka bizonyította, hogy a

túlzott Ag mennyiség a rétegben ugyan megfelelő antibakteriális hatást biztosít, azonban

károsan befolyásolja a sejtek életképességét és metabolizmusát [283-285]. Ezen kívül

vizsgálták a hidroxiapatitba ágyazott Zn biológiai hatását is [233, 286]. Kawamura és mtsai

[287] kimutatták, hogy az in vivo csontképződés elősegítéséhez az optimális Zn mennyiség a

β-ZnTCP és ZnHAp esetében 0,316 és 0,630 m/m% közötti. Az adHAp-I bevonat esetében

azonban a cinktartalom 36,8 m/m% volt parascholzite formájában, ami majdnem

hatvanszorosa a Kawamura és mtsai által meghatározott maximális elfogadható

koncentrációnak. A szakirodalomban még nem találhatóak kiterjedt vizsgálatok a

parascholzit fázisnak a sejtek növekedésére és életképességére gyakorolt hatására

vonatkozóan, és még a biológiai aktivitása sem tisztázott teljesen, így feltételezhetjük, hogy

az ezüsthöz hasonlóan a túlzott cinkmennyiség is káros lehet [231, 288].

5.6.2. Sejtéletképességi tesztek kiértékelése a nemfolytonos bevonatokon

A nemfolytonos bevonatok és az alapfém sejtéletképességi vizsgálataihoz a WST-8 reagenst

használtam 2, 6 és 14 nap sejttenyésztési idők után.
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5.19. ábra: Alapfémen (Ti6Al4V), HAp és adHAp nemfolytonos bevonatokon mért

sejtéletképességi tesztek MG-63 sejtekkel. (a) Sejttúlélési százalékok a kontrollmintához

viszonyítva, (kontrollként csak MG-63 sejtek növekedtek a tápoldatban) valamint (b) a mért

átlagabszorbancia értékek (átlagérték ± szórás). A statisztikai különbözőség szintjét p-értékek

adják a kontrollhoz és titán ötvözet alapfémhez képest. (*P < 0,05, **P < 0,01 és ***P <

0,001)
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A sejttúlélési arány minden egyes vizsgálati időpontban az ionokkal módosított,

nemfolytonos HAp rétegeken a legnagyobb (5.19. (a) ábra). A sejtéletképességi értékek a két

különböző módszerrel készített adHAp-II és adHAp-III rétegeknél nem mutatnak

statisztikailag szignifikáns különbséget. Az adHAp-II esetében 85% 2 nap sejttenyésztés

után, ami 90%-ra növekszik a kéthetes tenyésztés alatt, a kontrollmintához viszonyítva. Az

adHAp-III esetében pedig 84% 2 nap után és 92% a kéthetes sejtnövesztést követően. Ezek

az értékek kivételesen jó biokompatibilitásról tanúskodnak. A HAp-II rétegen mért

sejtéletképesség 2 hét tenyésztés után 81%, ami valamennyivel alacsonyabb érték ugyan, de

még mindig jó biokompatibilitásra utal. A titán ötvözet alapfémnél két nap sejtnövesztés után

a sejttúlélés 81,5%-os, míg 2 hét után csak 72% körüli. Ez időben csökkenő tendenciát mutat,

ellentétben a hidroxiapatit rétegek esetében tapasztalt növekvő értékekkel. Az alapfémen és a

tiszta HAp rétegeken kapott sejtéletképességi értékek különbségei statisztikailag nem

szignifikánsak (p = 0,94), azonban az alapfém és az ionokkal módosított HAp rétegek

esetében ez a különbség már statisztikailag szignifikáns (P < 0,01). Kimutattam, hogy a 6.

nap utáni sejtéletképességi értékek minden egyes minta esetében kisebb százalék értékeket

adtak, mint a 2. nap utániak. Ezt a jelenséget a sejtdifferenciálódásnak tulajdonítottam.

Kutatások bizonyították, hogy amikor a sejtek a differenciálódás állapotában vannak, vagyis

amikor a sejtek szerkezetében és működésében változás következik be a fejlődésük és

növekedésük alatt, kisebb metabolikus aktivitást mutatnak. Mivel a sejtéletképesség

méréséhez használt WST reagensek működési alapja a sejtek metabolizmusának mérése,

ezért az életképes, de differenciálódó sejteknél szükségszerűen kisebb értéket mutatnak [289-

291]. Esetünkben ezért elképzelhető, hogy a 6. napon történt mintavételkor a sejtek jelentős

része éppen a differenciálódás szakaszában volt.

Kimutattam, hogy 2 hetes sejttenyésztés után a tiszta HAp-II mintán valamint az adHAp-II és

adHAp-III mintákon mért sejttúlélési százalékok közötti különbségek statisztikailag még

szignifikánsabbá váltak az alapfémhez képest (P < 0,001). A mérésekkel igazoltam, hogy a

rétegek javították az alapfém biokomptibilitását, valamint, hogy a különböző bioaktív

ionokkal megfelelő arányban és mennyiségben történő adalékolás szintén előnyösen javítja a

sejtéletképességet.

A hidroxiapatit bevonat elősegíti a csontsejtek megtapadását és növekedését, mivel

erőteljesen hidrofil jellegű [292, 293]. A bevonat morfológiája szintén befolyásolja a sejtek

tapadását, azaz minél nagyobb a felület érdessége, annál jobban meg tudnak tapadni a sejtek.

A kifejlesztett bevonatok fő előnye, hogy a HAp klaszterek formájában, nemfolytonosan van

jelen az alapfémen, megnöveli annak érdességét és az érintkezési felület nagyságát. A
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bevonat szerkezete rendkívül porózus, hasonlóan a csontokéhoz, ami még jobban elősegíti a

sejtek megtapadásását és növekedését.

5.7. Laktát dehidrogenáz teszt

5.7.1. LDH teszt a citotoxicitás vizsgálatára vastag bevonatokon

A mérések során a rétegek citotoxikus jellegét határoztam meg. A mérés elve azon alapul,

hogy a sejtek plazmamembránjának károsodása miatt megváltozik annak átjárhatósága és

bizonyos komponensek a membránon belülről kiszivároghatnak a tápoldatba. A laktát

dehidrogenáz egy stabil citoplazma enzim, ami megtalálható minden sejtben. A

plazmamembrán károsodásakor ezek az enzimek gyorsan kiszivárognak a sejttenyésztő

folyadékba, így az LDH enzim jelzi a sejtmembrán integritásának sérülését. A nem életképes

sejtek mennyiségének meghatározására kereskedelmi forgalomban kapható LDH

aktivitásmérő tesztet, a „Cytotoxicity Detection Kit”-et használtam. Ez a teszt

kolorimetriásan méri a károsodott sejtekből kiszivárgó LDH enzimet azáltal, hogy a reaktáns

tetrazólium sót (INT) formazán festékké alakítja. A keletkezett festékanyag koncentrációja

egyenesen arányos a halott sejtek számával.
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5.20. ábra: Laktát dehidrogenáz koncentráció alapfémen (Ti6Al4V) valamint HAp-I és

adHAp-I vastag bevonatokon 1 és 3 nap sejttenyésztés után. (a) Százalékos arányban a

kontrollmintához viszonyítva és (b) a mért átlagabszorbancia értékek (átlagérték ± szórás).

Kontroll: csak MG-63 sejtek növekedtek a tápoldatban. Negatív kontroll: csak halott sejtek.

Az LDH mérésekkel kimutattam, hogy a halott sejtek száma az alapfémen és a HAp-I rétegen

egyaránt alacsony, mindössze 4-5% és nem növekszik a sejttenyésztési idővel. Azonban az

adHAp-I rétegnél már nagyobb mennyiségű halott sejtet mértünk, 21% 1 nap és 42,5% 3 nap
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sejttenyésztés után. Ez mutatja a réteg rosszabb biokompatibilitását, ami a sejttenyésztési

idővel sem javult.

5.7.2. LDH teszt a sejtszám meghatározására nemfolytonos bevonatokon

Az LDH aktivitás a minták felületére tapadt sejtek mennyiségéről ad felvilágosítást.

Kereskedelmi forgalomban kapható tesztkészletet (TOX7, Sigma Aldrich) használtam a

vizsgálatokhoz. A mérések során mesterséges sejthalált idéztem elő lízis puffer segítségével,

ami a mintákra tapadt sejtek membránjának roncsolásával elősegítette az LDH enzim

kijutását a citoplazmába illetve a sejttenyésztő folyadékba. A sejtszámot az LDH enzim

aktivitásának mérésével határoztam meg, ami egyenesen arányos a formazán festékanyag

abszorbanciájának nagyságával 490 nm-en, amit UV-VIS spektrofotométerrel (Specord 40)

mértem.

6. nap 14. nap
0

20

40

60

80

100

120

LD
H

 a
kt

iv
itá

s 
%

 kontroll
 Ti6Al4V
 HAp-II
 adHAp-II
 adHAp-III**

**
***

**
***

(a)

6. nap 14. nap
0,0

0,1

0,2

0,3

0,4

0,5

0,6

0,7

Ab
sz

or
ba

nc
ia

 (4
90

nm
 - 

69
0 

nm
)

 kontroll
 Ti6Al4V
 HAp-II
 adHAp-II
 adHAp-III

(b)

5.21. ábra: LDH aktivitás a vizsgált mintákon 6 és 14 nap sejttenyésztés után. (a) Százalékos

arányban a kontrollmintához viszonyítva, (kontrollként csak MG-63 sejtek növekedtek a

tápoldatban) és (b) a mért átlagabszorbancia értékek (átlagérték ± szórás). A statisztikai

különbözőség szintjét p-értékek adják a kontrollhoz és titán ötvözet alapfémhez képest. A

grafikonokban megadott statisztikai szignifikanciaszintek: *P < 0,05, **P < 0,01 és ***P <

0,001.

Az LDH aktivitás teszt szerint az adHAp rétegeken növekedett a legtöbb MG-63 sejt, míg a

legkevesebb az alapfémen, mindössze 57,7% egy hét után és 78 % két hét után a kontrollhoz

képest (5.21. ábra). A sejtek száma növekedett a tenyésztési idővel. Egy hét tenyésztési idő

után a HAp-II rétegek esetében némileg kisebb abszorbancia volt mérhető az adHAp

bevonatokéhoz képest, azonban ez a különbség nem volt statisztikailag szignifikáns. Kéthetes

sejttenyésztés után ez a különbség már növekedett, az LDH értékek statisztikailag
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szignifikánsan nagyobbak voltak mind a tiszta HAp, mind a adHAp bevonatok esetében a

bevonat nélküli alapfémhez képest (p < 0,01).

Százalékosan kifejezve, a sejtszám 32,8%-kal nagyobb a HAp bevonatnál, 33%-kal az

adHAp-II bevonatnál és 38,3%-kal az adHAp-III bevonat esetében az alapféméhez képest

egy hét sejtnövesztés után. Két hét után azonban a mért különbségek csökkentek. A

kontrollminta LDH értékei és az adHAp bevonatoknál mért értékek nem mutattak

statisztikailag szignifikáns különbséget. A mérések igazolták, hogy az ionokkal adalékolt

HAp rétegek megközelítőleg olyan jó eredményeket adtak, mint a kontrollminta, amikor a

sejtek ideális körülmények között növekedhettek.

Összefoglalva, a legnagyobb LDH aktivitást, így a legnagyobb sejtszámot az adHAp-II és

adHAp-III rétegeken kaptam.

5.8. Alkalikus foszfatáz (ALP) teszt

Az ALP az egyik legfontosabb oszteogén, csontképző markervegyület, amit az MG-63

csontsejtek képesek termelni. Kísérleteim során az ALP teszteket nemfolytonos HAp és

ionokkal módosított HAp rétegeken végeztem.
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5.22. ábra: Különböző minták felületére ültetett MG-63 csontsejtek ALP termelése 6 és 14

nap sejttenyésztés után (átlagérték ± szórás). Pozitív kontrollként csak az MG-63 sejtek

növekedtek a sejttenyésztő tálban. A statisztikai különbözőség szintjét p-értékek adják a

kontrollhoz és titán ötvözet alapfémhez képest. A grafikonokban megadott statisztikai

szignifikanciaszintek: *P < 0,05, **P < 0,01 és ***P < 0,001.

Az ALP teszt megmutatta, hogy a HAp és adHAp rétegekre ültetett sejtek ALP termelése 25 -

30%-kal nagyobb, mint a bevonat nélküli alapfémre (Ti6Al4V) ültetett sejteké mindegyik

vizsgálati időpontban (5.22. ábra). Az ALP aktivitás növekedett a tenyésztési idővel. Hat nap
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sejttenyésztés után a HAp és adHAp rétegek ALP értékei statisztikailag nagyobbak (p < 0,05)

a Ti6Al4V alapféméhez képest, azonban a HAp és adHAp rétegeken mért ALP értékek nem

mutattak statisztikailag szignifikáns különbséget a kontrollminta esetében kapottakhoz

képest.

Két hét sejtnövesztés után csak az adHAp rétegen és Ti ötvözet alapfémen mért ALP értékek,

valamint a kontroll és a Ti ötvözet ALP értékei voltak statisztikailag különbözők (p < 0,05).

A legnagyobb ALP termelést minden egyes vizsgálati időpontban az adHAp rétegeken

növesztett sejteknél mértem. A kétféle módszerrel előállított adHAp-II és adHAp-III

rétegeknél hasonló értékeket kaptam. Az is elmondható, hogy a HAp és adHAp rétegeken

valamint a Ti6Al4V alapfémen és a HAp rétegen mért ALP értékek nem mutattak

statisztikailag szignifikáns különbséget (p = 0,094).

Zhao és mtsai [294] leírták, hogy a magnéziummal adalékolt HAp bevonaton kétszer

nagyobb ALP aktivitást mértek, mint a magnézium nélküli HAp esetében már 7 nap

sejtnövesztés után. Yang és mtsai [295] pedig azt vizsgálták, hogy milyen hatása van a

cinkkel adalékolt hidroxiapatit bevonatnak (ZnHAp) a preoszteoblaszt, MC3T3-E1 sejtekre.

A rétegeket elektrokémiai úton készítették 1,04 mol% Zn tartalommal. Azt tapasztalták, hogy

a Zn helyettesítés növelte az ALP aktivitást és elősegítette a sejtosztódást. Bueno és mtsai

[296] a stronciummal adalékolt HAp nanokompozitok hatását vizsgálták az OFCOLL II

oszteoblaszt sejtek differenciálódására. Tanulmányokban bizonyították, hogy a stroncium

jelenléte a hidroxiapatitban (SrHAp) előnyösen hat az oszteoblaszt és oszteoklaszt

növekedésre és elősegíti az oszteoblaszt sejtek ALP aktivitásának növekedését [297].

A kísérleteim során kapott eredmények összhangban vannak a fentiekben említett

kutatásokkal. A bevonatolt mintákon az MG-63 csontsejtek ALP termelése szignifikánsan

megnövekedett az alapféméhez képest.

5.9. Sejtfestési vizsgálatok (Calcein, DAPI, LIVE/DEAD)

5.9.1. LIVE/DEAD sejtfestés vastag bevonatokon

A mérések során az élő sejteket az intracelluláris észteráz enzim aktivitása alapján

azonosítottam, a 4.6.3 alfejezetben leírtak szerint.

A sejtfestési kísérletek megmutatták, hogy a kontollcsoportnál, valamint az alapfémen és a

HAp-I rétegen az MG-63 sejtek normál morfológiával, sűrűn növekedtek (5.23. ábra).

Mindegyik esetben nagyszámú élő sejtet találtam. A legsűrűbben fedett a kontrollminta és a

HAp-I minta volt, míg az alapfémen némileg kevesebb sejt látható. A halott sejtek aránya

ezekben az esetekben nagyon alacsony. Az adHAp-I minta felszínén azonban már nagyszámú
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halott sejt és kevés élő sejt található, ami mutatja a réteg rosszabb biokompatibilitását és

citotoxikus jellegét a nagy koncentrációban jelenlevő antibakteriális komponenseknek

köszönhetően.

5.23. ábra: Sejtfestés különböző mintákon növesztett MG-63 sejteken 4 nap sejttenyésztés

után (zöld festés: élő sejtek, piros festés: halott sejtek). CTR: kizárólag MG-63 sejteket

tartalmazó minta.

5.9.2 Calcein/DAPI festés nemfolytonos bevonatokon

A különböző minták felszínére ültetett MG-63 sejtek fluoreszcens Calcein és DAPI festését 2

nap sejtnövesztés után végeztem (5.24. ábra). A calcein festés alapja szintén a minden élő

sejtben megtalálható intracelluláris észteráz enzim aktivitásának mérése. A fluoreszcens

DAPI festékanyag viszont a sejtmagot jelzi. Szelektíven és erősen kötődik a kétszálú DNS-

ben az A-T bázispárokban gazdag régióhoz. A festékanyag át tud áramlani a sértetlen

sejtmembránon. Használható mind élő, mind halott (fixált) sejtek jelzésére, azonban az élő

sejtek membránjainak átjárhatósága rosszabb, így a festés hatékonysága is romlik. A DNS-

hez kötődött DAPI festékanyag abszorpciós maximuma 358 nm-en mérhető (ultraibolya

tartomány), míg az emissziós maximuma 461 nm-en van (kék tartomány)
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5.24. ábra: Fluoreszcens optikai mikroszkópos felvételek a különböző mintákra ültetett MG-

63 csontsejtek Calcein (zöld fluoreszcens) és DAPI (kék fluoreszcens) festéséről 2 nap

sejttenyésztés után. (a) Ti6Al4V alapfém, (b) HAp-II, (c) adHAp-II és (d) adHAp-III

mintákon. 1. oszlop: Calcein festés, 2. oszlop: DAPI festés, 3. oszlop Calcein/DAPI festés

együtt ábrázolva.

A Calcein/DAPI sejtfestési kísérletek igazolták, hogy az MG-63 sejtek sűrűn és egyenletesen

nőttek a mintákon. A sejtek normál morfológiával növekedtek, hosszúkás, elnyújtott

formában, nagy sejtmaggal. A sejtek elnyújtott, sokszögű formája arra utal, hogy megfelelően
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tapadtak meg a felületen. A HAp és az ionokkal adalékolt HAp bevonatoknál minden esetben

nagyobb sejtszám tapasztalható, a sejtek sűrűn, tömötten és több rétegben helyezkednek el a

felületen.

5.10. MG-63 sejtek morfológiai vizsgálata

Az alapfémen, valamint a nemfolytonos bevonatokon növesztett MG-63 sejtek morfológiáját

tovább tanulmányoztam SEM felvételek segítségével. Két nap DMEM közegben történő

sejttenyésztés után a sejteket fixáltuk a minták felületén a SEM mérések előtt.

5.25. ábra: SEM felvételek különböző mintákon növekedett MG-63 sejtekről 2 nap

sejttenyésztés után. (a) TiAl4V alapfém, (b) HAp-II bevonat, (c) adHAp-II bevonat és (d)

adHAp-III bevonat.

A morfológiai vizsgálatok megmutatták, hogy a sejtek szétterültek a mintákon, ami a

megfelelő tapadásukra utal (5.25. ábra). Az alakjuk főként sokszögű, elnyújtott, a vándorló

sejtekben megjelenő vékony citoplazmatikus nyúlványokkal. A sejtek teljesen befedték a

HAp és adHAp minták felszínét vastag, folytonos rétegben és a minták felszínének néhány

részén több rétegben is növekedni kezdtek.

(d)

10 m
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Megfigyeléseim alapján az alapfém esetében a fedettség nem tökéletes, néhol a fémfelszín is

látható a sejtek mellett (5.25. (a) ábra). A sejtszám valamivel nagyobb a HAp-II és az

ionokkal adalékolt HAp rétegeken, mint az alapfémen és a sejtek jobban szétterjedtek a

bevonatolt mintákon. A sejtek morfológiája nem különbözik a HAp és adHAp bevonatokon.

Ennek alapján kijelenthető, hogy a bevonatok javítják a sejtek megtapadását, ezzel elősegítve

a sejtosztódási folyamatokat.

A felvételek eredményei összhangban vannak a Calcein/DAPI festésnél kapott

eredményekkel.

5.11. OsteoImage™ Mineralizációs vizsgálatok kiértékelése

Fluoreszcens optikai felvételekkel kimutattam, hogy a bevonat nélküli alapfém esetében a

sejtek csontosodásának hatására termelődő hidroxiapatit szórványosan, foltokban van jelen és

kis mennyiségben. A bevonatolt mintáknál azonban már szembetűnő változás figyelhető meg.

A megjelölt hidroxiapatit nagy mennyiségben van jelen és erőteljes zöld fluoreszcens színt

mutat. A hidroxiapatit fázishoz speciálisan kötődő festékanyag ezekben az esetekben a sejtek

által termeltek mellett megjelölte a bevonatot is. Így fontos megjegyezni, hogy mivel a

sejttenyésztés előtti állapotról nem készültek festések, a különböző módon előállított minták

képeinek egymással való összehasonlítása nem lehetséges. Szemmel látható viszont, hogy a

kéthetes sejttenyésztés után a mintákon a hidroxiapatit mennyisége növekedett a hatnapos

sejttenyésztéshez képest, ami mutatja a sejtek aktivitását.

Az 5.26. ábrán a 6 nap és 14 nap sejttenyésztés után elvégzett csontosodási festések

láthatóak.
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5.26. ábra: Csontosodási vizsgálatok különböző mintákra ültetett MG-63 sejtekkel 6 napos

és 2 hétes sejtnövesztés után.

Ti / 6 nap Ti / 14 nap

HAp-II / 14 napHAp-II / 6 nap

adHAp-II / 6 nap adHAp-II / 14 nap

adHAp-III / 6 nap adHAp-III / 14 nap
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5.12. Antibakteriális hatás vizsgálata

Méréseim során az előállított, ionokkal adalékolt HAp rétegek antibakteriális hatásának

mértékét is tanulmányoztam. A vizsgálatokhoz a két legáltalánosabban előforduló

baktériumtörzset választottam ki, egy Gram pozitív (S. Aureus) és egy Gram negatív (E. coli)

baktériumot. Három párhuzamos mérést végeztem. A vizsgált korongok átmérője 1 cm (5.27.

ábra).

5.27. ábra: Antibakteriális tesztek nemfolytonos HAp-II és kétféle módszerrel készített adHAp

bevonatokon kétféle (Gram+ és Gram-) baktériumtörzzsel szemben.

Az adHAp rétegek esetében gátlási zóna alakult ki a minták körül, miután 24 órán keresztül, 37

°C-on tartottuk a baktériumtenyészetekben (5.27. ábra). A tiszta HAp réteg nincs hatással a

baktériumtörzsek növekedésére mivel nincs észrevehető gátlási zóna. Kimutattam, hogy a

különböző módszerekkel előállított ionokkal adalékolt HAp bevonatok hatásosnak bizonyultak a

kiválasztott baktériumtörzsekkel szemben. A gátlási zóna nagysága a hatékonyság mértékét

mutatja, amit az 5.2. táblázatban foglaltam össze. Ahogy az 5.1. táblázatban az ICP-OES

elemanalízis mutatja, az adHAp-II és adHAp III rétegekben az ezüst mennyisége hasonló, így az

inhibíciós zónák nagyságában sem tapasztaltunk számottevő különbséget a két minta esetében, a

mért értékek a szórási határon belüliek. A Gram+ S. Aureus baktériumtörzzsel szemben nagyobb

gátló hatást fejtett ki mindkét módszerrel előállított ionokkal adalékolt HAp réteg, mint a Gram-

E. coli baktériumtörzzsel szemben.
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5.2. táblázat. Gátlási zónák a HAp és adHAp rétegek jelenlétében.

Mikroorganizmus HAp gátlási zóna

(mm)

adHAp-II gátlási

zóna (mm)

adHAp-III gátlási

zóna (mm)

S. aureus 0,0 1,7 ± 0,45 1,2 ± 0,34

E. coli 0,0 1,1 ± 0,14 0,7 ± 0,12

5.13. Kioldódási vizsgálatok

Az előállított minták biológiai hatásának még jobb feltérképezéséhez az előzőekben (5.5.

fejezet) bemutatott korróziós teszteket kioldódási vizsgálatokkal egészítettem ki. A vizsgálat

célja a bevonatokból kioldódó adalékoló ionok mennyiségének meghatározása. A mérésekhez

a nemfolytonosan bevont mintákat 30 napon keresztül SBF oldatban tároltam, majd mintákat

vettem a felülúszó folyadékból az ICP-OES elemzéshez. Az oldatokat további kezelés,

feltárás nélkül közvetlenül injektáltuk a készülékbe. Minden mintából három párhuzamos

mérést végeztünk. Az 5.28. ábra mutatja a kioldódott elemek koncentrációit ppb-ben,

egységnyi aktív mintafelületre vonatkoztatva.

Kimutattam, hogy a kioldódott ezüstionok koncentrációja a legkisebb, mindössze 13 ppb/cm2

az adHAp-II és 19 ppb/cm2 az adHAp-III minta esetében.
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5.28. ábra: Kioldódási vizsgálatok eredményei ionokkal adalékolt nemfolytonos HAp

bevonatok 30 napon át SBF oldatban történt áztatása után.

Számos tanulmány [299, 300] foglalkozik az ezüst toxikus hatásának vizsgálatával és a

különféle egészségügyi szervezetek is nagy hangsúlyt fektetnek a minimális toxikus dózis

(MTD) értékének a meghatározására. Az OSHA (US Occupational Safety and Health

Administration) legfrissebb útmutatója [301] szerint a megengedhető maximális expozíciós
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határérték ezüstre 0,01 mg/m3, ami még semmilyen káros hatást nem fejt ki. Az EPA [302]

(US Environmental Protection Agency) szerint a szájon át bevehető ezüst határértékének az 5

µg/testsúlykg értéket javasolja és az ivóvíz maximális ezüsttartalmát 0,1 mg/L-nek állapította

meg. Ezzel az értékkel a WHO is egyetért. Megállapításuk szerint ez az érték fele annak, amit

egy átlagos ember 70 éven át történő expozíció során minden káros hatás nélkül tolerálni tud.

Ezeket az adatokat figyelembe véve látható, hogy az általam kifejlesztett HAp bevonatokban

megtalálható ezüst mennyisége bőven a meghatározott határértékek alatt található, így

semmilyen káros hatást nem fejtenek ki az emberi szervezetre még hosszú idejű expozíció

esetén sem.
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6. ÖSSZEFOGLALÁS

Kutatómunkám során impulzus áramú elektrokémiai leválasztással (kis- és nagyfrekvenciás

áramimpulzusok alkalmazásával) és megfelelő felület-utókezeléssel sikeresen állítottam elő

hidroxiapatit (HAp) és különböző bioaktív és antibakteriális elemekkel adalékolt HAp

rétegeket fémes implantátumok felületére. Az alkalmazott eljárás fő előnye, hogy olcsó,

könnyen megvalósítható és léptéknövelhető. A rétegek fizikai-kémiai tulajdonságai

javíthatók a impulzusos áram alkalmazásával az egyenáramú leválasztáshoz képest, mivel

megfelelő paraméterek kiválasztásával a leválasztott részecskék mérete csökkenthető. Az

elektrokémiai eljárás során az elektrolit kalcium-nitrátot tartalmazott, mint Ca forrást és

ammónium-dihidrogén-foszfátot, mint foszfor forrást, valamint hidrogén-peroxidot a

hidrogénfejlődés visszaszorítására. Tanulmányoztam a leválasztási paraméterek hatását a

rétegek fizikai, kémiai és biológiai tulajdonságaira, valamint morfológiájára. A morfológiai

vizsgálatok alapján a tiszta HAp rétegek főként tűszerű, hosszúkás kristályokból épültek fel,

azonban a nagyfrekvenciájú áramimpulzusokkal (500 Hz) leválasztott bevonatokban néhány

nagyobb, szabálytalanul összenőtt részecske is megfigyelhető volt. Ebben az esetben a

részecskék méreteloszlása nem egyenletes és tág határok között (100 nm – ~2 µm) változott.

Ellenben a kisfrekvenciával (90 Hz) leválasztott rétegeknél azt tapasztaltam, hogy a tűszerű

kristályok mérete kisebb, a méreteloszlásuk egyenletesebb. A kiterjedt kísérleti munka

alapján igazolható, hogy a kisfrekvenciájú áramimpulzusokkal leválasztott rétegek jobb,

egyenletesebb nanostruktúrával rendelkeztek.

Munkám során a megfelelően optimalizált leválasztási paraméterekkel elsőként sikerült olyan

HAp és ionokkal adalékolt HAp klasztereket növeszteni az implantátum anyagra, amelyek

nem folytonosan fedték be a felületet. A szerkezeti vizsgálatokkal igazoltam, hogy ezek a

nemfolytonos HAp klaszterek szabálytalan formájú, mintegy 100 µm kiterjedésű leválások,

melyek vastagsága 1–2 µm között mozgott. Sejtéletképességi tesztekkel bizonyítottam, hogy

ezek a biokerámia szigetek megnövelték az implantátum biokompatibiltását, kedvező hatással

voltak a csontsejtek megtapadására és növekedésére. Emellett, az előállított hidroxiapatit

klaszterek nagyon porózus mikrostruktúrával rendelkeztek, ami hasonló a természetes csont

szerkezetéhez.

Az adalékoló ionok rétegbe történő beviteléhez többféle módszer kombinációját

alkalmaztam. Ezek a módszerek az elektrokémiai leválasztás valamint a megfelelő

oldatokban történő áztatás, felületre cseppentés és hőkezelés kombinációja. Az eljárások

során alkalmazott oldatok megfelelő koncentrációban tartalmaztak bioaktív Mg2+, Zn2+ és
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Sr2+ ionokat valamint antibakteriális Ag+ ionokat. Az előállítás során optimalizáltam az

adalékoló ionok koncentrációját a rétegben annak érdekében, hogy az implantátum

biokompatibilitása javuljon. A rétegben jelenlevő ezüst mennyiségét úgy állítottam be, hogy

az ne haladja meg az egészségügyi határértéket, ne fejtsen ki citotoxikus hatást a

csontsejtekre, viszont gátolja a káros baktériumok megtapadását és ezáltal a biofilm

kialakulását. Elemösszetétel vizsgálatokkal kimutattam az adalékoló ionok jelenlétét

mindegyik ionokkal adalékolt minta esetében. A rétegekben jelenlévő ionok pontos

koncentrációját ICP-OES elemzéssel határoztuk meg, a minták salétromsavas feltárását

követően. A mérések kimutatták, hogy a csak elektrokémiai úton előállított, ionokkal

adalékolt HAp rétegben az adalékoló ionok nagyobb százalékban voltak jelen: 19,66 at% Zn

és 5,98 at% Ag, míg az elektrokémiai és felület utókezelési eljárások kombinációjával

előállított rétegben már jóval kisebb arányban voltak mérhetőek: 1,83-2,80 at% Mg, 0,45-

1,68 at% Sr, 1,06-1,64 at% Zn és mindössze 0,12-0,18 at% Ag.

Az előállított rétegek kristályszerkezetének vizsgálatával és fázisösszetételének

meghatározásával igazoltam, hogy a bevonatok főként hidroxiapatitból épülnek fel. Az

elektrokémiai úton előállított rétegben azonban egyéb fázisok is kimutathatóak voltak,

úgymint monetit 20,1 m/m%, parascholzit 36,8 m/m% és fémes Ag 3,4 m/m% arányban. A

nemfolytonosan leválasztott ionokkal adalékolt rétegekben azonban a adalékoló elemek

fázisai nem voltak kimutathatóak. Az FT-IR spektrumokon szintén csupán a kalcium-foszfát

ásvány összetett anionos csoportjainak karakterisztikus abszorpciós csúcsait figyelhettük meg

minden egyes minta esetében.

Tanulmányoztam a nemfolytonosan leválasztott bevonatok korróziós tulajdonságait,

lebomlását szimulált biológiai környezetben, mesterséges testfolyadékban (SBF). A kísérleti

eredmények megmutatták, hogy a mért korróziós áramok a bevonatok esetében

szisztematikusan nagyobbak voltak, mint az alapfém esetében. Potenciodinamikus görbék

felvételével igazoltam, hogy az alapfém korróziós áramsűrűsége volt a legkisebb, 150 nAcm-2

körüli, és a bemerítési idővel szinte alig változott. A HAp bevonat korróziós árama a

bemerítés kezdeti időszakában enyhe növekedést mutatott, majd az 5. nap után beállt egy

viszonylag állandó értékre, ami megközelítőleg 350 nAcm-2 volt. Az ionokkal adalékolt

rétegek esetében azonban a mért korróziós áramok már jóval nagyobbak voltak, mintegy 6-7-

szeresei az alapfém esetében mérteknek és időben növekvő tendenciát mutattak. Ez igazolta a

bevonatok megnövekedett korróziós hajlamát, degradációját, és hogy oldódási folyamatok

mentek végbe, melyek során Ca2+, Sr2+, Mg2+ és Ag+ ionok kerültek az elektrolitba.
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A kísérleti munkám során kifejlesztett rétegek biológiai hatékonyságát, biokompatibilitását

MG-63 oszteoblaszt sejteken teszteltem. A biológiai vizsgálatok során igazoltam, hogy a

nemfolytonosan leválasztott, ionokkal adalékolt HAp rétegek jelentősen javították az

implantátum biokompatibilitását.

A sejtéletképességi mérések a nemfolytonos HAp és adHAp mintákon kimutatták, hogy a

sejttúlélési arány minden egyes vizsgálati időpontban az ionokkal módosított HAp rétegeken

(adHAp-II és adHAp-III) a legnagyobb, valamint hogy a sejtéletképességi értékek a két

különböző módszerrel készített adHAp rétegnél nem mutattak statisztikailag szignifikáns

különbséget. A sejttúlélés mindkét adHAp minta esetén eléri, illetve meghaladja a 90%-ot a

kontrollmintához képest a kéthetes tenyésztés alatt. Ezek az értékek kivételesen jó

biokompatibilitásról tanúskodnak. Eredményként mintegy 20%-kal nagyobb sejttúlélést

figyeltem meg az adHAp rétegeken mint a Ti6Al4V alapfémen két hét sejtnövesztés után.

Azonban az elektrokémiai úton leválasztott adHAp-I rétegnél alacsony sejttúlélést

tapasztaltam: a sejtéletképességi százalék csak 23% volt az első nap után és 18,5% a

harmadik napon. Ezzel igazoltam, hogy a réteg a benne lévő nagy mennyiségű Ag és Zn

tartalom miatt már citotoxikus hatást fejtett ki a sejtekre.

Kísérleteim során LDH és ALP teszteket is végeztem a nemfolytonosan leválasztott HAp és

adHAp mintákon. Az eredmények megnövekedett sejtszámot mutattak a HAp, adHAp-II és

adHAp-III mintákon. Százalékosan kifejezve a sejtszám 32,8%-kal nagyobb volt a HAp

bevonatnál, 33%-kal az adHAp-II bevonatnál és 38,3%-kal az adHAp-III bevonat esetében az

alapféméhez képest egy hét sejtnövesztés után. Emellett a HAp és adHAp rétegekre ültetett

sejtek ALP aktivitása 25 - 30%-kal nagyobb volt, mint a bevonat nélküli alapfémre ültetett

sejteké minden egyes vizsgálati időpontban. Az is észrevehető volt, hogy az ALP aktivitás

növekedett a tenyésztési idővel.

Munkám során sejtfestési teszteket is alkalmaztam az életképes sejtek jelölésére. A tesztek

nagyszámú élő sejtet mutattak ki a HAp, adHAp-II és adHAp-III nemfolytonos rétegeken. A

sejtek sűrűn, több rétegben nőttek a minták felületén megfelelő morfológiával. Azonban az

adHAp-I minta esetén csak nagyszámú halott sejt és kevés élő volt megfigyelhető. Ezek az

eredmények igazolták a sejtéletképességi tesztek eredményeit.

Az adHAp-II és adHAp-III mintákon elvégzett antimikrobiális tesztek kimutatták, hogy a

minták hatékonyak bizonyultak a kiválasztott baktériumtörzsekkel (Gram+ és Gram-)

szemben, amit a körülöttük kialakult gátlási zóna is mutatott. Azt tapasztaltuk, hogy a Gram+

S. Aureus baktériumtörzzsel szemben nagyobb gátló hatást fejtett ki mindkét módszerrel

előállított ionokkal adalékolt HAp réteg, mint a Gram- E. coli baktériumtörzzsel szemben.
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Munkám során vizsgáltam az adalékoló ionok kioldódását az adHAp-II és adHAp-III minták

hosszú idejű SBF folyadékba történő bemerítése után. A méréseket ICP-OES készülékkel

végeztük. Az eredmények alapján az összes adalékoló elem kimutatható volt az oldatban ppb

koncentrációtartományban. A kioldódott ezüst mennyisége mindössze 13 ppb/cm2 az adHAp-

II és 19 ppb/cm2 az adHAp-III minta esetében, ami jóval a toxicitási határérték alatti.

Eredményeimet összegezve elmondható, hogy környezetbarát és költséghatékony

eljárásokkal előállíthatóak biokompatibilis és antibakteriális, porózus, különféle bioaktív

ionokkal adalékolt hidroxiapatit nemfolytonos bevonatok, klaszterek a kereskedelmi

forgalomban használt fémimplantátum felületeken, akár ipari méretekben is. Az előállítás

módja és paraméterei jelentősen befolyásolhatják a bevonat szerkezetét, fizikai-kémiai

jellemzőit és biológiai aktivitását.
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7. SUMMARY

During my research, I successfully produced hydroxyapatite (HAp) and various HAp layers

doped with bioactive and antibacterial elements onto metallic implants using pulse current

electrochemical deposition (using low and high frequency current impulses) and appropriate

surface post-treatment. The main advantage of the novel, developed method is its simpleness

and inexpensiveness. Moreover, this method is easy to implement and scale-up. The physico-

chemical properties of the HAp layers can be improved by applying pulse current compared

to the DC deposition, since the size of the deposited particles can be reduced by selecting the

appropriate parameters. In the electrochemical process, the electrolyte contained calcium

nitrate as calcium source and ammonium dihydrogen phosphate as phosphorous source and

hydrogen peroxide to suppress hydrogen evolution. I studied the effect of the deposition

parameters on the properties and morphology of the layers. Based on the morphological

studies, the pure HAp layers consisted mainly of needle-like, elongated crystals, but the

coatings prepared with high frequency pulses (500 Hz) contained some larger irregularly

adherent particles as well. In this case, the particle size distribution was not uniform and it

ranged between wide limits (100 nm – ~2 µm). However, in the case of HAp layers deposited

with low frequency (90 Hz) current pulses, it has been found that the needle-like crystals

have a smaller size and their size distribution is more uniform. Based on the large number of

experimental work, it can be noticed that the layers deposited by low frequency current

impulses have better, more uniform nanostructures.

During the course of my research, as a novelty, I have grown HAp clusters and multi-element

doped HAp clusters onto the surface of implant material. These clusters did not cover the

surface continuously. The elemental composition study demonstrated that these non-

continuous HAp clusters were irregularly shaped, approximately 100 µm large deposits with

thickness of 1-2 µm. These novel bioceramic islands increased the biocompatibility of the

implant and had a beneficial effect on the adhesion and growth of bone cells. In addition, the

produced hydroxyapatite clusters had a highly porous microstructure, similar to that of the

natural bone structure.

In order to dope the HAp layers with different bioactive and antibacterial elements, a

combination of different preparation methods was used and I compared their efficacy. These

methods are a combination of pulse current electrochemical deposition as well as soaking in

the appropriate solutions, dripping sufficient amount of solution onto the sample surface and
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additional heat treatment. The solutions used in the processes contained bioactive Mg2+, Zn2+

and Sr2+ ions and antibacterial Ag+ ions at an optimized concentration. During production, I

optimized the concentration of doping ions within the layer to improve the biocompatibility

of the implant.

The amount of silver present in the layer was adjusted properly so that it did not exceed the

toxic level, did not cause any cytotoxic effect to bone cells, but still inhibited the adherence

of harmful bacteria and thus the formation of a biofilm. I confirmed the presence of doping

elements in each multi-element doped sample by EDX elemental analysis. The exact

concentration of the ions present in the layers was determined by ICP-OES analysis after

dissolving the coatings in nitric acid solution. I demonstrated that the multi-element modified

adHAp-I layer prepared only electrochemically represented a higher percentage of doping

elements, such as 19.66 at% Zn and 5.98 at% Ag while in the case of adHAp-II and adHAp-

III samples (prepared by the combination of electrochemical deposition and surface post-

treatments) the ratio of doping elements was much smaller within the coatings: 1.83-2.80 at%

Mg, 0.45-1.68 at% Sr, 1.06-1.64 at% Zn and only 0.12-0.18 at% Ag.

The crystalline structure and phase composition of the developed layers were tested by XRD

measurements. The XRD patterns showed that the coatings mainly consisted of

hydroxyapatite. However, in the electrochemically prepared layer, other phases were also

detected, such as monetite 20.1 w/w%, parascholzite 36.8 w/w %, and metallic Ag 3.4 w/w%.

In the adHAp-II and adHAp-III layers, the phases of dopant elements were not detectable

owing to their low concentrations. In the FT-IR spectra, only the characteristic absorption

peaks of the complex anionic groups of calcium phosphate were observed for each sample.

I studied the corrosion properties of non-continuous coatings and their degradation in a

simulated biological environment, simulated body fluid (SBF). The experimental results

showed that the measured corrosion currents in the coatings were systematically larger than

in the case of uncoated metal. Based on the potentiodynamic curves, the corrosion current

density of substrate material was the smallest (around 150 nAcm-2) and it hardly changed

over immersion time. The corrosion current of the HAp coating showed a slight increase in

the initial period of immersion and then reached a relatively constant value (~350 nAcm-2)

after 5 days. However, for multi-element doped layers, the measured corrosion currents were

much larger, approximately 6-7 times higher than that for substrate material and showed

time-increasing tendency. This also proved the increased proneness to corrosion and that

degradation and dissolution processes occurred in the coatings during which Ca2+, Sr2+, Mg2+

and Ag+ ions got dissolved into the electrolyte.
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The biological efficacy and biocompatibility of the developed layers were tested on MG-63

osteoblast cells. In the course of the studies, it has been proved that the non-continuous,

multi-element doped HAp clusters significantly improved the biocompatibility of the implant.

Cell viability measurements on HAp and adHAp samples showed that the cell survival rate at

each test period was the highest on non-continuous multi-element-modified HAp layers and

that cell viability values of adHAp-II and adHAp-III samples did not show statistically

significant difference. Cell survival on both adHAp samples exceeds 90% compared to the

control group over two weeks of cell culture. These values proved the exceptionally good

biocompatibility of adHAp-II and adHAp-III samples. Moreover, about 20% better cell

survival was observed on non-continuous adHAp clusers than on the Ti6Al4V substrate after

two weeks of cell growth. However, the electrochemically deposited adHAp-I layer exhibited

low cell survival: the cell survival rate was only 23% after the first day and 18.5% on the

third day. This result indicated that the layer had a cytotoxic effect on the cells due to the

large amount of Ag and Zn content within the thicker coating.

I performed LDH and ALP assays on the non-continuous HAp and adHAp samples. Results

showed an increased cell amount on HAp, adHAp-II and adHAp-III samples. In percentage

terms, the cell count was 32.8% higher for the HAp coating, 33% for the adHAp-II coating,

and 38.3% for the adHAp-III coating compared to the substrate metal after one week of cell

growth. In addition, the ALP activity of cells seeded on HAp and adHAp layers was 25-30%

higher than those seeded on uncoated substrate at each test time. It is also noteworthy that

ALP activity increased with culture time.

During my research, I applied cell staining tests to mark viable cells. Tests showed a large

number of live cells on non-continuous HAp, adHAp-II, and adHAp-III clusters. Cells were

densely grown in multiple layers on the surface of the samples with normal morphology.

However, in the case of adHAp-I, only a large number of dead cells and a few living cells

could be observed. These results were in good agreement with the results of cell survival

tests.

Antibacterial tests on adHAp-II and adHAp-III samples showed that the samples were

effective against selected bacterial strains (Gram+ and Gram-), which was demonstrated by

the formed inhibition zone around the samples. It has been found that both types of multi-

element doped HAp clusters had greater inhibitory effect against Gram+ (S. Aureus) strain

than against the Gram- (E. coli) strain.

I also investigated the dissolution of dopant ions after long-term immersion of adHAp-II and

adHAp-III samples into SBF solution. Measurements were performed with ICP-OES. Based
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on the results, all doping elements were detected in the solution in ppb concentration range.

The amount of silver released was only 13 ppb/cm2 for adHAp-II and 19 ppb/cm2 for the

adHAp-III sample which was below the toxicity limit.

Summarizing the results, I can state that biocompatible and antimicrobial, porous, non-

continuous hydroxyapatite clusters doped with various bioactive ions can be deposited onto

commercially available metal implant surfaces by using environmentally friendly and cost -

effective methods, even at industrial level. Methods and parameters of preparation procedures

can significantly influence the structure, physico-chemical properties and biological activity

of the coatings.
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M.1. Táblázat: Ti6Al4V alapfém valamint a nemfolytonos HAp és adHAp bevonatok impedancia adatainak fittelt eredményei. A mérések

nyitott áramköri potenciálon történtek, SBF oldatban, 37 °C-on különböző bemerítési idők után.

nap Rs

(Ω cm2)

CPEcoat

(μFcm−2sn − 1)

n Rcoat

(Ω cm2)

CPEct

(μFcm−2sn − 1)

n Rct

(kΩ cm2)

CPEcp

(μFcm−2sn − 1)

n Rcp

(Ω cm2)

2

(×10–5)

Ti
6A

l4
V

1 32 39,7 0,85 402 54 0,91 5546 - - - 4,9

5 44 30,5 0,85 596 56 0,93 2676 - - - 5,3

10 36 33,6 0,86 554 67 0,92 3768 - - - 3,0

15 27 34,1 0,85 536 71 0,95 4028 - - - 2,5

20 31 32,4 0,89 521 66 0,95 6578 - - - 2,6

H
A

p-
II

1 24 1616 0,60 290 198 0,83 910 445 0,59 949 8,2

5 32 1409 0,63 310 216 0,84 1554 490 0,60 790 1,6

10 41 1526 0,55 313 214 0,84 950 486 0,62 1010 1,8

15 44 1310 0,53 324 198 0,85 894 480 0,61 1162 0,9

20 39 1318 0,54 319 143 0,85 884 477 0,64 1169 3,5

ad
H

A
p-

II

1 25 1245 0,60 216 287 0,83 662 1032 0,59 145 4,6

5 31 916 0,61 278 211 0,83 655 1145 0.55 257 3,8

10 33 927 0,56 255 217 0,84 590 997 0,55 254 3,7

15 35 1030 0,55 285 235 0,85 449 1110 0,52 237 5,1

20 40 1066 0,55 281 242 0,85 410 1038 0,52 239 4,9
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ad
H

A
p-

II
I

1 45 794 0,62 167 311 0,83 722 921 0.56 176 3,4

5 49 785 0,62 221 320 0,84 690 785 0,55 269 7,2

10 36 892 0,61 245 296 0,84 557 810 0,55 182 3,5

15 51 1034 0,60 230 307 0,85 491 850 0,54 168 0,4

20 43 1086 0,60 214 345 0,84 455 793 0,53 147 0,9


