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Abstract: Standard zirconia implants used in restoration still present problems related to inertness 

and long‐term stability. Various physicochemical approaches have been used to modify the implant 

surfaces to improve early and late bone‐to‐implant integration; however, no ideal surface modifica‐

tion has been reported. This study used pulsed laser deposition to deposit a fluorinated hydroxy‐

apatite (FHA) film on a zirconia implant to create a biologically active surface. The film prepared 

was uniform, dense, and crack‐free, and exhibited granular surface droplets; it also presented excel‐

lent mechanical strength and favorable biological behavior. The FHA‐coated implant was implanted 

on the femur of Sprague–Dawley rats, and various tests and analyses were performed. Results show 

that the in vitro initial cell activity on the FHA‐coated samples was enhanced. In addition, higher 

alkaline phosphatase activity and cell mineralization were detected in cells cultured on the FHA‐

coated groups. Further, the newly formed bone volume of the FHA‐coated group was higher than 

that of  the bare micro‐adjusted composite nano‐zirconia  (NANOZR) group. Therefore,  the FHA 

film facilitated osseointegration and may improve the long‐term survival rates of dental implants, 

and could become part of a new treatment technology for implant surfaces, promoting further op‐

timization of NANOZR implant materials. 

Keywords: nano‐zirconia; pulsed  laser deposition;  fluorinated hydroxyapatite; osseointegration; 

implant 

 

1. Introduction 

Dental implants have become a priority and a reliable treatment option for patients 

with missing  teeth  [1,2], providing many advantages,  including  comfort, aesthetic en‐

hancement, lack of damage to adjacent teeth, and significant clinical effects. With the de‐

velopments  in materials  science,  zirconia  implants  have  been  employed  to  overcome 

problems with metal allergies and the gray color of titanium  implants [3–5], providing 

patients with a new choice for dental implant materials [6,7]. In the process of  implant 

repair, mechanical properties [8] and osseointegration [9] are key factors that ensure the 

success and long‐term stability of the implant. Studies show that when zirconia implants 

are tested for static and cyclic fatigue under laboratory conditions, they can withstand the 

shear  force required for  implantation and show better mechanical properties than  tita‐

nium implants [10–12]. In a recent study, the mechanical properties of zirconia were im‐

proved by adjusting its microstructure [13]. 
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In  this  study, micro‐adjusted  composite  nano‐zirconia,  referred  to  as NANOZR 

[14,15], was chosen. It has an excellent aesthetic effect, a good aging stability for resisting 

low‐temperature addition degradation  (LTAD), and  the best mechanical properties be‐

cause of its nanostructure. However, the problem of surface inertia must be addressed to 

improve the osseointegration. Zirconia has been lauded as an inert biomaterial [16], alt‐

hough the adsorption of blood protein and platelets, and the migration of cells, suggest a 

biological interaction with zirconia‐based surfaces [17].   

Current  surface  modification  technologies  used  for  zirconia  implant  fabrication 

mainly include coating and physicochemical methods [18–26]. Physicochemical methods 

include sand blasting, acid etching, ultraviolet irradiation, laser surface modification, and 

plasma treatment, although there may be a risk of reducing the mechanical properties of 

zirconia implants with these approaches. The coating method includes the use of bioactive 

glass, polydopamine (PDA) coating, and apatite coating, which presents a risk of stripping 

and degradation. The limitations of the existing technology creates the need to develop a 

new surface‐treatment technology. 

Previous studies have successfully prepared a hydroxyapatite film on the material 

surface by pulsed laser deposition (PLD) [27]. This technology may be used to prepare 

films with consistent chemical composition, high continuity, compact structure, and high 

bonding strength between the film and matrix. 

Taking advantage of  the superiority of  this  technology and based on  the  fact  that 

hydroxyapatite (HAp) [28–30] presents good biocompatibility, bone induction ability, and 

low solubility of a fluorinated hydroxyapatite (FHA) film, a fluorinated hydroxyapatite 

film was prepared on the NANOZR surface to transform the implant surface into a bio‐

logically active surface, to see if the film would exhibit a certain bonding strength with 

the  implant.  In a previous study  [31], a  thin FHA  film was successfully  fabricated and 

optimum annealing conditions were identified; the same film‐depositing conditions were 

used in this study, while microstructure and element analysis were performed to confirm 

whether the film was successfully deposited. To evaluate the implant surface bioactivity 

and osseointegration after the FHA film coating modification, in vitro and in vivo inves‐

tigations were conducted. The purpose of the present study is to combine bioactive coat‐

ings and the NANOZR material to enhance its biological behavior and facilitate early os‐

seointegration, to achieve long‐term bone‐to‐implant contact and improve dental implant 

survival rates. 

2. Results 

2.1. Microstructural and Mechanical Properties of Materials 

2.1.1. Surface Morphology of NANOZR and FHA Coatings 

The gross appearance of uncoated NANOZR and FHA‐coated materials is shown in 

Figure 1a–c. The microscopic structure of the NANOZR and FHA‐coated disks is shown 

in Figure 1d,e, in which the black dots depict Al2O3 particles, and the white dots are zir‐

conia particles. The FHA coating is uniform, without cracks, and exhibits a granular sur‐

face with  the presence of droplets  (2–3 μm). With  respect  to  the droplets, pulsed  laser 

interaction with the target causes a local heating and a fast emission of vapor, clusters, 

micro‐grains, or particulates. For this reason, the occurrence of particulates on the surface 

is an inherent artifact of the PLD technique. The microstructure of the FHA‐coated implant 

showed the same droplets (Figure 1f–h), and is characterized by a dense, homogeneous, 

and non‐porous film. Figure 1j,k shows an Ra of 2 nm on the NANOZR disk surfaces, and 

the Ra of the FHA coating increases on average to 44 nm, which was significantly higher 

due to the presence of the FHA films with droplets. A similar surface morphology was 

previously observed on the surface of an HA film that was deposited by KrF laser ablation 

[19]. 
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Figure 1. (a–c) Gross appearance of  the NANOZR and fluoridated hydroxyapatite (FHA)‐coated 

NANOZR  Materials;  (d,e)  Scanning  electron  micrographs  of  the  NANOZR  and  FHA‐coated 

NANOZR disks; (f–h) Scanning electron micrographs of the FHA‐coated screws; Partial magnifica‐

tions of the orange rectangular area are displayed in the lower panel. (i–k) Scanning probe micro‐

graphs  of  the  NANOZR  and  FHA‐coated  NANOZR  surfaces.  Roughness  values  (Ra)  of  the 

NANOZR and FHA‐coated NANOZR disks, *** p < 0.001. 

2.1.2. Composition Analysis by EDX and XPS 

The EDX method was used  to  identify  the distribution of elements present  in  the 

FHA films, as shown in Figure 2a, and it confirmed the uptake of different ion species. Ca, 

P, O, C, and F were identified as the main components of the FHA coatings. Zirconium 

was not detected, confirming  that a complete  film was deposited on  the surface of  the 

NANOZR substrate. The Ca/P ratio of FHA (1.48) was lower than that of stoichiometric 

HA (1.67). The results of the element mapping of the FHA‐coated disks and implant are 

shown in Figure 2a. Ca, P, C, O, F, and Zr species are evenly distributed, which shows 

that the FHA coating deposited on the implant surface is uniform and completely covered.   
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Figure 2. (a) EDS image of the FHA‐coated NANOZR disks for elemental composition and weight 

percentage diagram; Elemental mapping (Ca, P, Zr, O, F,) of the FHA‐coated NANOZR materials. 

(b) Wide scan of the XPS spectrum of NANOZR and FHA‐coated NANOZR disks. High‐resolution 

spectra for (c) C 1 s, (d) O 1 s, (e) P 2p, (f) Ca 2p, and (g) F 1s. 

The wide‐spectrum of the FHA coating (as produced at room temperature (20–25 °C)) 

are presented in Figure 2b. Zr3d elements were not found in the FHA coating. The results 

of the XPS analysis also confirmed that the FHA coatings were successfully deposited on 

NANOZR, and that the FHA coating completely covered the surface of the material. The 

data were collected using a high‐resolution mode in the energy regions of C 1 s, O 1 s, P 

2p, Ca 2p, and F1s (Figure 2c–g). The binding energies (BE) corresponding to Ca 2p, P 2p, 

and O 1s were 347.3 eV, 133.2 eV, and 531.1 eV, respectively. The F1s peak at 684.4 eV was 

also found, which is typical of F1s in the FHA structure, and the C1s peak at 284.6 eV and 

289.1eV, was attributed to organic surface contamination (CHx) and inorganic (CO32−), re‐

spectively. 
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2.1.3. Identification of Functional Groups by FTIR 

Figure 3a shows the infrared spectrum of the FHA film within the wavenumber range 

from  500–4000  cm−1.  The material  exhibited  characteristic  peaks  of  PO43‐  at  1093cm−1, 

1018cm−1, 964cm−1, 599cm−1, and 563cm−1, exhibited characteristic peaks of OH‐ at 3540cm−1, 

and exhibited characteristic peaks of CO32‐ at 1452cm−1, 1427cm−1, and 875cm−1. The reason 

for  the appearance of  the CO32− peak  is  that during sintering, CO2 in  the air  inevitably 

reacted with the target to form CO32−. 

 

Figure 3. (a) Fourier transformed infrared spectra of FHA‐coated NANOZR disks; (b) XRD patterns 

of NANOZR and FHA‐coated NANOZR disks heat‐treated at 450 °C for 10 h; (c) Contact angle of 

NANOZR  and  FHA‐coated NANOZR disks;  (d)  Stress‐displacement  curves  of  the  FHA‐coated 

NANOZR disks. 

2.1.4. Crystalline Phase Identification by XRD 

Figure 3b exhibits the XRD patterns of FHA films deposited on ΝΑΝΟΖR after heat 

treatment at 450 °C for 10 h. The sample were comprised of the α‐Al2O3, t‐ZrO2, few m‐

ZrO2 crystal phase diffraction peaks and FHA crystal phase diffraction peaks. 

2.1.5. Surface Wettability Determined by Contact Angle 

The results shown in Figure 3c indicate that the hydrophilicity of the surface is im‐

proved after the film is deposited on the surface, with a decrease in the contact angle from 

55.98° to 48.83°. 

2.1.6. Mechanical Properties Determined by Bond Strength Testing 

The load rate used in these tests was 5 kg/s, with a stress rate of approximately 17.13 

MPa (Figure 3d).   
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2.2. Bioactivity Evaluation of NANOZR‐FHA Coatings 

2.2.1. Cell Morphology and Viability 

The morphology of the rat bone marrow mesenchymal stem cells (rBMMSCs) on the 

NANOZR surface and the FHA coatings after 24 h of culturing, were observed using a 

fluorescence microscope, shown in Figure 4a–d). The cells were confirmed to adhere to 

the material surface in all groups. An increase in the number of cells and an elongation in 

cell projections was observed on the material surface of the FHA‐coated materials. SEM 

observations are shown in Figure 4f–n, which indicate that several filamentous pseudo‐

podia extended and closely adhered  to  the surface of  the FHA‐coated materials. These 

results imply that FHA coatings can promote cell growth and shows good biological ac‐

tivity (Figure 4e). 

 

Figure  4.  Morphological  analysis  of  rBMMSCs  attached  to  NANOZR  (a,b)  and  FHA‐coated 

NANOZR (c,d) disks after culturing for 24 h. Actin filaments (red) were labeled with Alex Fluor 

594‐phalloidin and nuclei (blue) were stained with 4′,6‐diamidino‐2‐phenylindole; Cell viability of 

rBMMSCs attached to NANOZR and FHA‐coated NANOZR (e) disks after culturing for 24 h, * p < 

0.05. SEM analysis of the morphology of rBMMSCs attached to NANOZR (f–h), and FHA‐coated 

NANOZR (i–n) disks after culturing for 24 h; Pictures at lower magnification (i–k) show the mor‐

phology of single cells.; Pictures at higher magnification (l–n) show the detailed interaction the cell 

with the FHA coating. (marked with the orange rectangular area). 
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2.2.2. Evaluation of Hard Tissue Differentiation 

The gene expression related to the induction of hard tissue differentiation on the ma‐

terial surface of the FHA‐coated and NANOZR disks was analyzed. The mRNA expres‐

sion levels of osteogenesis‐related genes including alkaline phosphatase (ALP), runt‐re‐

lated transcription factor (Runx2), bone morphogenetic protein 2 (BMP‐2), and osteopon‐

tin (OPN) in cells grown on the different surfaces for 3, 7, 14, and 21 d were assessed by 

qRT‐PCR. A significantly higher gene expression was observed on the material surface of 

the FHA‐coated disks at all measurement times (Figure 5a–d).   

The quantitative results of ALP activity are shown in Figure 5e. The ALP expression 

was measured as the  initial marker for the induction of hard tissue differentiation. The 

relative ALP activity of  the FHA‐coated disks was significantly higher  than  that of the 

NANOZR disks on Days 7 and 14. Mineralization was assayed for calcification, which is 

a late marker for the induction of hard tissue differentiation. The amount of Ca deposited 

at 21 and 28 d after the incubation was significantly higher on the material surface of the 

FHA‐coated disks (Figure 5f). 

 

Figure 5. (a–d) Quantitative real‐time (qRT)‐PCR analysis of osteogenesis‐related gene expression 

in NANOZR and FHA‐coated NANOZR; (e) Alkaline phosphatase activity in NANOZR and FHA‐

coated NANOZR; (f) Calcium deposition in NANOZR and FHA‐coated NANOZR, * p < 0.05, ** p < 

0.01, *** p < 0.001. 
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2.2.3. Quantification of New Bone Formation 

The  three‐dimensional  reconstructed microcomputed  tomographs  of  femurs with 

implants are shown in Figure 6a,b, with the cortical bone shown in green, the cancellous 

bone in yellow, and the implant in white.   

The  reconstructed  three‐dimensional micro‐CT  images showed a dense new bone 

layer formed on the FHA‐coated implant (Figure 6d). The ratio of the bone volume to the 

total volume  (BV/TV), mean  trabecular number  (Tb.N), and mean  trabecular  thickness 

(Tb.Th) were significantly higher in the FHA‐coated implant, suggesting accelerated oste‐

ogenesis in the region of interest (Figure 6e–h, * p < 0.05). In contrast, the mean trabecular 

separation (Tb.Sp) was lower at both time points. 

 

Figure 6. (a,b) Transverse reconstructed microcomputed tomography of the NANOZR and FHA‐

coated NANOZR implants after 8 weeks; (c,d) Reconstructed three‐dimensional micro‐CT images 

of bone tissues around the NANOZR and FHA‐coated implants; (e–h) Bone volume to total volume 

ratio  (BV/TV),  trabecular number  (Tb.N),  trabecular separation  (Tb.Sp), and  trabecular  thickness 

(Tb.Th) around the NANOZR and FHA‐coated NANOZR implants after 8 weeks. (i–l) Histological 

sections of bone tissues around the NANOZR and FHA‐coated implants; (m,n) Bone area ratio (BA) 

and bone implant contact (BIC) around the NANOZR and FHA‐coated implants, * p < 0.05, *** p < 

0.001. 
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The histological sections are shown in Figure 6i–l, there was no gap between the bone 

tissue and the implant, and the number of new bone cells formed more on the FHA‐coated 

implant. Quantitatively,  the bone area ratio  (BA) and bone  implant contact  (BIC) were 

significantly higher in the FHA‐coated implant in Figure 6m,n. 

3. Discussion 

In  this  study,  a new  surface‐treatment  technology was described  for zirconia  im‐

plants that was developed to ensure good biological activity and osteoinductive ability to 

achieve osseointegration. The results suggest that the proposed approach could become a 

suitable implant surface modification technology and could be applied in a clinical setting 

in the future. 

In recent years, zirconia implants have been gaining increased attention because of 

their excellent mechanical properties, bioactivities, and aesthetics, and many surface mod‐

ification treatments have been performed on zirconia implants to achieve osseointegration 

[20]. Although modification will improve its osteogenesis ability, it weakens the mechan‐

ical properties, or long‐term osteogenesis cannot be guaranteed. In other words, although 

surface modification can  improve osseointegration, it does not have stability and  long‐

term benefits [32–34]. The FHA film has proved to be a good bioactive coating [35,36], but 

the stability and uniformity of the film, the complexity of the coating approaches, and the 

practicability are limitations [37,38]. 

This study used PLD, which can overcome the aforementioned shortcomings to fab‐

ricate a 1 μm film (from previous experiments, the thickness of the film deposited at 6000 

shots was approximately 1 μm  [39]). The  tensile  test  results showed  that  the adhesive 

strength of  the  film was 17 MPa. A previous report showed  that  the bonding strength 

between the HAp‐coated titanium and the bone tissues is approximately 3.5 MPa [40]. The 

SEM, XPS, FTIR, and XRD results obtained in this study demonstrate that the FHA film 

was successfully deposited on NANOZR. However, the characteristic diffraction peak of 

the zirconia substrate was too high, and the film was thin, whereas the characteristic peak 

of FHA was not clearly visible in the spectrum. During the cooling period of the sintering 

schedule,  the  thermal expansion mismatch of NANOZR and  the FHA  film  sometimes 

caused residual stress that exceeded a critical limit and resulted in cracks and delamina‐

tion  [41–43], subsequently  influencing  the growth of FHA. Further experiments are re‐

quired to find the optimal sintering temperature. 

After the FHA film coating, the roughness of NANOZR increased from 2 to 43 nm. 

Previous studies have documented that roughness has a strong influence on cell attach‐

ment  [44]. Moreover, an  increase  in  roughness can ensure  favorable conditions  for  the 

promotion of osteoblast functions, leading to the formation of new bone [45]. The map‐

ping and EDX results showed the presence of F in the FHA film, and a low dose of fluoride 

was reported to stimulate bone formation and increase bone mass without causing any 

mineralization defects [46,47]. The  incorporation of fluoride into biological apatite may 

cause diverse changes, ranging from crystallographic alterations to an impact on biologi‐

cal performance. F− can replace OH−, improve the crystallinity of the crystal, and improve 

the acid resistance of the film. 

The results of the contact angle experiments suggest that the angle of the FHA‐coated 

materials was reduced to 48°, and the hydrophilic performance was improved. Observing 

the morphology of the cell collagen skeleton by fluorescence microscope and electron mi‐

croscope, the FHA‐coated materials have a larger extension area and more antennae than 

the control group. Under high magnification, it can be observed that the tentacles of the 

cells  in  the experimental group  tightly wrap around  the spherical particles of  the  film, 

which is consistent with the conclusion that the surface roughness of the particles facili‐

tates cell attachment. The results of cell viability experiments also showed that  the cell 

viability of  the FHA‐coated materials was enhanced. Overall,  the FHA  films exhibited 

good mechanical properties and increased cell proliferation. Indeed, surface properties, 
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roughness, and composition are major determinants of the cellular response to implants 

[48,49]. 

In addition, in the human body, the film dissolution phenomenon will make it con‐

troversial, releasing a variety of ions. Studies have shown that fluoride ions can not only 

prevent caries, but also promote the mineralization and crystallization of calcium phos‐

phate during bone  formation  [50,51], and  calcium  ions  can accelerate  the calcification, 

deposition, and the formation of calcium nodes [31], which are consistent with our results. 

Furthermore, the real‐time PCR showed that the expression of the Runx2, ALP, BMP‐2, 

and Bglap genes in the FHA‐coated materials was extremely high. In early osteogenesis, 

the transcription factors, ALP and Runx2, were abundantly expressed [52,53], meanwhile 

BMP‐2 was expressed in the advanced stages [54]. These results imply that the FHA film 

has a significant enhancing effect on osteogenesis and biocompatibility while retaining 

the properties of HA. 

In the in vivo experiments, the FHA‐coated screws implanted into rat femurs exhib‐

ited a denser new bone, and the ossified areas in the sagittal view were significantly larger. 

These results showed that the quantity of newly formed bone in contact with the implants 

of  the FHA‐coated materials was drastically higher  than  that of untreated NANOZR. 

These results indicate that the FHA‐film‐coated materials promote the growth of osteo‐

blasts and gives rise to in vitro bone formation, osteoblast proliferation, and differentia‐

tion [36] 

At present, surface modification is used to increase roughness, which promotes oste‐

ogenesis, but the rough surface is also prone to bacterial adhesion to form biofilms and 

cause planting failure [55]. However, there is evidence suggesting that the FHA film can 

also have antibacterial properties [56]. Moreover, the antibacterial activity of FHA coat‐

ings is much higher than that of the pure hydroxyapatite (HA) coating and acid‐etched 

pure titanium surfaces, and the coatings are suitable for orthopedic and dental applica‐

tions. 

Although important discoveries have been revealed by these studies, there are also 

limitations to the proposed approach. Regarding PLD technology, it is still necessary to 

solve the problem of mass production. In summary, it was identified that the FHA film 

prepared by the proposed technology can currently be used as a feasible option for the 

surface modification of zirconia implants while achieving the optimization of NANOZR 

implants. It has also been confirmed that this is an ideal surface‐treatment technology for 

oral  implants.  In  the  future, we will simulate  the complex environment  in  the body  to 

explore other characteristics of FHA films and provide more evidence for clinical applica‐

tions. 

4. Material and Methods 

4.1. Material Fabrication 

NANOZR  discs  (diameter,  15 mm  and  thickness,  1.5 mm;  Yamamoto  Kinzoku, 

Osaka, Japan) and screw implants (external diameter, 1.2 mm and length, 12 mm) were 

used. These materials were cleaned ultrasonically with acetone, rectified spirit, and dis‐

tilled water, and subsequently dried prior to the FHA (fluorinated hydroxyapatite)‐coat‐

ing treatment. Disk‐shaped  targets (diameter, 16 mm and thickness, 3 mm) were fabri‐

cated for PLD by pressing FAP (Fluoride apatite) powders (Taihei Chemical Industrial) at 

20 MPa and sintering at 750 °C for 10 h. The deposition of fluorapatite onto the NANOZR 

discs and screw implants was performed by a krypton fluoride excimer laser (COMPex‐

Pro 205; wavelength [λ] = 248 nm and pulse width [τ] = 20 ns) operating at a repetition 

rate of 10 Hz in an atmosphere at 1 × 10–5 Pa. The substrate was at room temperature (20–

25 °C), and the deposition rate was 10 nm/min. The film thickness was estimated based 

on the deposition rate; the thicknesses of the prepared FHA films were approximately 1 

μm. These materials were  then annealed by heating at 450 °C  for 10 h, at heating and 

cooling rates of 1.5 °C/min. Before the analysis and in vitro experiments, the NANOZR 
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and FHA coatings were cleaned using a series of 10 min ultrasound treatments in acetone, 

rectified spirit, and distilled water. For in vitro and in vivo experiments, all samples were 

sterilized in an autoclave at 160 °C for 3 h. 

4.2. Surface Characterization 

The surface morphology and microstructure of FHA coatings were observed mainly 

by  secondary  electron  imaging using a  scanning electron microscope  (SEM,  JSM‐6510, 

JEOL, Tokyo, Japan) equipped with an energy‐dispersive X‐ray spectroscope (EDX) with 

an accelerating voltage of 15 kV. For  the SEM observations,  the samples were sputter‐

coated with an extremely thin, electrically grounded layer of an Au–Pd metallic alloy.   

Atomic force microscopy (AFM, SPM‐9600; Shimadzu, Tokyo, Japan) was performed 

to obtain the mean average surface roughness (Ra) and three‐dimensional surface topog‐

raphy of the FHA coatings.   

The surface chemical states and elemental composition were determined by X‐ray 

photoelectron spectrometry (XPS; PHI X‐tool; ULVAC‐PHI, Kanagawa, Japan). 

X‐ray diffraction  (XRD, Ultima  IV, Rigaku,  Japan) analysis was conducted with a 

Rigaku rotating anode diffractometer using Cu Kα radiation at 40 kV and 100 mA to check 

the crystallinity of the deposited and annealed coatings. Spectra were recorded within the 

range from 2θ = 3°–80°, a scanning speed of 2°/min and incident angle of 1°. 

Fourier transform infrared spectroscopy (FTIR, IRAffinity‐1S; Shimadzu, Kyoto, Ja‐

pan) was performed to confirm the presence of the –OH, –CO32−, and –PO43− functional 

groups. 

The water contact angles on the samples were measured using a contact angle meas‐

urement system (VSA2500 XE; AST Products, Billerica, MA, USA) by the application of 2 

μL of ddH2O to the surface. 

The coatings were tested to determine their bond strengths using a Z‐axis pull test. 

A stainless‐steel rod with a diameter of 3 mm was glued onto the FHA film using epoxy 

glue.  A  stainless‐steel  rod  was  attached  to  the  jig  of  a  tensile  tester  (EZ‐test,  Shi‐

madzu,Kyoto, Japan.) using a universal joint. A tensile load was applied to the specimen 

at a tensile rate of 0.5 mm/min until failure occurred. 

4.3. Cell Culture 

Experiments were performed in compliance with the National Animal Care Guide‐

lines (approval no. 20–08004, 31 July 2020). Femurs were isolated from two male rats aged 

eight weeks, clipped at both ends, and flushed with media using a 21‐gauge needle to 

collect the bone marrow. Bone marrow mesenchymal stem cells were then cultured in 75 

cm2 flasks according to a well‐documented method [31]. Primary cells were cultured at 37 

°C in a 5% CO2 atmosphere in a growth medium containing minimal essential medium 

(Nacalai Tesque, Inc., Tokyo, Japan) supplemented with 10% fetal bovine serum (Nacalai 

Tesque, Inc.) and antibiotic–antimycotic mixed stock solution (Nacalai Tesque, Inc.). The 

media were changed every  three days. rBMMSCs were removed  from the flasks at the 

3rd–5th culture and seeded at a cell density of 4 × 104 cells/well onto the specimen surface. 

4.4. Cell Morphology and Viability 

After culturing for 24 h, samples were washed with phosphate buffer saline (PBS), 

fixed by incubation in 4% paraformaldehyde solution for 20 min at room temperature (20–

25 °C), and permeabilized with 0.2% (v/v) Triton X‐100 for 30 min at room temperature 

(20–25 °C). The cells were then incubated with the blocking one reagent (Nacalai Tesque, 

Kyoto, Japan) for 30 min at room temperature (20–25 °C) and stained with Alexa Fluor 

594‐phalloidin and 4′, 6‐diamidino‐2‐phenylindole (DAPI) at 37 °C in darkness for 1 h. F‐

actin and cell nuclei were examined using a confocal laser scanning microscope (LSM700; 

Carl Zeiss, Oberkochen, Germany). 
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For the SEM analyses, rBMMSCs cells (1 × 105 cells/well) were seeded onto the pre‐

pared NANOZR and FHA samples  in a 24‐well plate. After culturing for 1 d,  the cells 

were washed  three  times with PBS, pH 7.4  (Gibco™, Thermo Fisher Life Technologies 

Ltd., Tokyo, Japan), fixed with 2% glutaraldehyde for 2 h, and then dehydrated using a 

series of ethanol concentrations (50, 60, 70, 80, 90, 99, and 100%). The samples were dried 

in a critical point dryer (HCP‐1; Hitachi, Tokyo, Japan), followed by coating with osmium 

using an ion sputter machine (HPC‐20; Vacuum Device, Ibraki, Japan) prior to SEM ob‐

servation (S‐4800; Hitachi). CellTiter‐Blue® Cell Viability Assay (Promega, Madison, WI, 

USA) was used to evaluate the cell viability. rBMMSCs cells (4 × 104) were seeded on the 

NANOZR and FHA of the 24‐well plate for 24 h. The samples were washed twice with 

PBS and  treated with 300 μL of diluted CellTiter‐Blue® Reagent  (50 μL CellTiter‐Blue® 

Reagent diluted in 250 μL PBS). Finally, after a 1 h incubation (37 °C; 5% CO2), 100 μL 

reagent/well was transferred to a 96‐well plate and examined with the spectrometer (Spec‐

traMax M5; Molecular Devices, San Jose, CA, USA) at 560/590 nm. 

4.5. QRT‐PCR, Alkaline Phosphatase Activity, and Calcium Deposition 

Gene expression was assessed using the real‐time TaqMan RT‐PCR assay (Life Tech‐

nologies, Carlsbad, CA, USA). Total RNA was extracted with a RNeasy Mini kit (Qiagen, 

Venlo, the Netherlands), and 10 μL aliquots of each RNA sample were reverse transcribed 

into cDNA using the Prime Script RT Reagent kit (Takara Bio, Shiga, Japan). We investi‐

gated the alkaline phosphatase (ALP) quantities and the runt‐related transcription factor 

(Runx2) on Day 3 and Day 7, and bone morphogenetic protein 2 (BMP‐2) and Bglap on 

Day 14 and Day 21 of the rBMMSCs. To evaluate the ALP activity, after 7 or 14 days of 

incubation, samples were washed with PBS, and cells  that had attached  to  the sample 

surface were dissolved with 300 μL of 0.2% (v/v) Triton X‐100. ALP activity was evaluated 

by an alkaline phosphatase luminometric enzyme‐linked immunosorbent assay (ELISA) 

kit (Sigma‐Aldrich, St. Louis, MO, USA) as per the manufacturer’s instructions. Following 

21 or 28 d of incubation, calcium deposition in the extracellular matrix was measured after 

dissolution with 10% (v/v) formic acid. The calcium content was quantified and calculated 

using a Calcium E‐test kit (Wako Pure Chemical Industries, Osaka, Japan) according to 

the manufacturer’s instructions. 

4.6. Implantation into Rat Femurs 

This protocol was approved by the Osaka Dental University Ethics Committee, Japan 

(approval  no.  20–08004,  31  July  2020),  and  complied with  the National Animal Care 

Guidelines. Sixteen male Sprague–Dawley rats weighing 180–200 g and aged eight weeks 

were randomly assigned to be implanted with the NANOZR or FHA‐coated NANOZR. 

After general anesthesia and surgical sterilization, a 10 mm vertical incision was made at 

the knee joint of the right hind limb. The patella and joint tissues were then dissected to 

expose  the distal  femur.  Subsequently,  a  1.2 mm hole  in  the  intercondylar notch was 

drilled using a dental bur with saline irrigation. Screws were then implanted, knee joints 

were reset, and incisions were sutured. Gentamicin (1 mg/kg) and buprenorphine (0.05 

mg/kg) were injected for three days to prevent infection and to reduce postoperative pain, 

respectively. 

4.7. Morphological Analysis 

Immediately following dissection, the right femur containing the implants was kept 

in cold saline and scanned by a microcomputed tomography (CT) system (SkyScan1275, 

Bruker, Billerica, MA, USA) at 90 kV and 40 mA to investigate the effects of the newly 

formed bone around the implants. The bone volume fraction (BV/TV), trabecular number 

(Tb.N), trabecular separation (Tb.Sp), and trabecular thickness (Tb.Th) within the regions 

of interest (ROI; 500 μm around the implant and 2 mm below the epiphyseal line) in the 
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CT images were determined using Morphometric software (CTAn; Bruker, Billerica, MA, 

USA). 

After micro‐CT scanning, the specimens were fixed in 70% ethanol solution for 3 d 

and subsequently stained with hematoxylin and eosin (H&E). Sections were analyzed by 

histomorphometry using a BZ‐9000 digital microscope (Keyence Co., Osaka, Japan). 

4.8. Statistical Analysis 

All results are expressed as means with standard deviation and calculated using Mi‐

crosoft Excel. The data were analyzed using the student’s t‐test for comparisons between 

groups. The differences were considered statistically significant at p < 0.05.   

5. Conclusions 

The NANOZR substrate with an FHA film proposed in this study is an excellent can‐

didate for increasing the osseointegration of implants that are in contact with bone. Alt‐

hough  the bare NANOZR  shows  excellent  esthetic outcomes, good  aging  stability  (as 

shown by its resistance to LTAD), and optimum mechanical properties, using PLD to de‐

posit a coating of FHA on the NANOZR surface results in even more promising charac‐

teristics for implant fabrication compared to the unmodified NANOZR. 

Author Contributions: Conceptualization, S.H. and S.K.; methodology, Y.H.; software, S.K.; formal 

analysis, S.K.; investigation, M.L.; resources, S.H. and Y.H.; data curation, M.L.; writing—original 

draft preparation, M.L.; writing—review and editing, S.H. and S.K.; project administration, J.O. All 

authors have read and agreed to the published version of the manuscript. 

Funding: This research received no external funding. 

Acknowledgments: The authors would like to thank the members of the Department of Removable 

Prosthodontics and Occlusion for their kind advice and help. 

Conflicts of Interest: The authors declare that they have no known competing financial interests or 

personal relationship that could have appeared to influence the work reported in this paper. 

References 

1. Guillaume, B. Dental implants: A review. Morphologie 2016, 100, 189–198. https://doi.org/10.1016/j.morpho.2016.02.002. 

2. Yang, B.‐C.; Zhou, X.‐D.; Yu, H.‐Y.; Wu, Y.; Bao, C.‐Y.; Man, Y.; Cheng, L.; Sun, Y. Advances in titanium dental implant surface 

modification. Hua Xi Kou Qiang Yi Xue Za Zhi 2019, 37, 124–129. https://doi.org/10.7518/hxkq.2019.02.002. 

3. Karoussis, I.K.; Salvi, G.E.; Heitz‐Mayfield, L.J.; Brägger, U.; Hämmerle, C.H.; Lang, N.P. Long‐term implant prognosis in pa‐ 

tients with and without a history of chronic periodontitis: A 10‐year prospective cohort study of the ITI Dental Implant System. 

Clin. Oral Implant. Res. 2003, 14, 329–339. https://doi.org/10.1034/j.1600‐0501.000.00934.x 

4. Ioannidis, A.; Cathomen, E.; Jung, R.E.; Fehmer, V.; Hüsler, J.; Thoma, D.S. Discoloration of the mucosa caused by different 

restorative  materials‐a  spectrophotometric  in  vitro  study.  Clin.  Oral  Implant.  Res.  2016,  28,  1133–1138. 

https://doi.org/10.1111/clr.12928. 

5. Kim,  K.T.;  Eo, M.Y.;  Nguyen,  T.T.H.;  Kim,  S.M.  General  review  of  titanium  toxicity.  Int.  J.  Implant.  Dent.  2019,  5,  10. 

https://doi.org/10.1186/s40729‐019‐0162‐x. 

6. Faria, D.; Pires, J.; Boccaccini, A.; Carvalho, O.; Silva, F.; Mesquita‐Guimaraes, J. Development of novel zirconia implant’s ma‐ 

terials  gradated  design  with  improved  bioactive  surface.  J.  Mech.  Behav.  Biomed.  Mater.  2019,  94,  110–125. 

https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2019.02.022. 

7. Apratim, A.; Eachempati, P.; Salian, K.K.K.; Singh, V.; Chhabra, S.; Shah, S. Zirconia in dental implantology: A review. J. Int. 

Soc. Prev. Community Dent. 2015, 5, 147–156. https://doi.org/10.4103/2231‐0762.158014. 

8. Bayata, F.; Yildiz, C. The Mechanical Behaviors of Various Dental Implant Materials under Fatigue. Adv. Mater. Sci. Eng.  2018, 

2018, 5047319. https://doi.org/10.1155/2018/5047319. 

9. Le Guéhennec, L.; Soueidan, A.; Layrolle, P.; Amouriq, Y. Surface treatments of titanium dental implants for rapid osseointe‐ 

gration. Dent. Mater. 2007, 23, 844–854. https://doi.org/10.1016/j.dental.2006.06.025. 

10. Andreiotelli, M.; Wenz, H.J.; Kohal, R.‐J. Are ceramic implants a viable alternative to titanium implants? A systematic literature 

review. Clin. Oral Implant. Res. 2009, 20, 32–47. https://doi.org/10.1111/j.1600‐0501.2009.01785.x. 

11. Joda, T.; Voumard, B.; Zysset, P.K.; Brägger, U.; Ferrari, M. Ultimate Force and Stiffness of 2‐Piece Zirconium Dioxide Implants 

With Screw‐Retained Monolithic Lithium‐Disilicate Reconstructions. J. Prosthodont. Res. 2018, 62, 258–263. 

12. Cruvinel, D.R.; Silveira, R.E.; Galo, R.; Alandia‐Román, C.C.; Pires‐de‐Souza, F.D.; Panzeri, H. Analysis of stress and fracture 

strength of zirconia implants after cyclic loading. Mater. Res. 2015, 18, 1082–1088. 



Int. J. Mol. Sci. 2022, 23, 2416  14  of  15 
 

 

13. Reveron, H.; Fornabaio, M.; Palmero, P.; Fürderer, T.; Adolfsson, E.; Lughi, V.; Bonifacio, A.; Sergo, V.; Montanaro, L.; Chevalier, 

J.; et al. Towards long lasting zirconia‐based composites for dental implants: Transformation induced plasticity and its conse‐ 

quence on ceramic reliability. Acta Biomater. 2017, 48, 423–432. 

14. Nawa, M.; Nakamoto, S.; Sekino, T.; Niihara, K. Tough and strong Ce‐TZP/Alumina nanocomposites doped with titania. Ceram. 

Int. 1998, 24, 497–506. https://doi.org/10.1016/s0272‐8842(97)00048‐5. 

15. Nawa, M.; Bamba, N.; Sekino, T.; Niihara, K. The effect of TiO2 addition on strengthening and toughening in intragranular type 

of 12Ce‐TZP/Al2O3 nanocomposites. J. Eur. Ceram. Soc. 1998, 18, 209–219. https://doi.org/10.1016/s0955‐2219(97)00116‐7. 

16. Stadlinger, B.; Hennig, M.; Eckelt, U.; Kuhlisch, E.; Mai, R. Comparison of zirconia and titanium implants after a short healing 

period. A pilot study in minipigs. Int. J. Oral Maxillofac. Surg. 2010, 39, 585–592. https://doi.org/10.1016/j.ijom.2010.01.015. 

17. Manzano, G.; Herrero, L.R.; Montero, J. Comparison of Clinical Performance of Zirconia Implants and Titanium Implants in 

Animal Models: A Systematic Review. Int. J. Oral Maxillofac. Implant. 2014, 29, 311–320. https://doi.org/10.11607/jomi.2817. 

18. Bacchelli, B.; Giavaresi, G.; Franchi, M.; Martini, D.; De Pasquale, V.; Trirè, A.; Fini, M.; Giardino, R.; Ruggeri, A. Influence of a 

zirconia sandblasting  treated surface on peri‐implant bone healing: An experimental study  in sheep. Acta Biomater. 2009, 5, 

2246–2257. https://doi.org/10.1016/j.actbio.2009.01.024. 

19. Moura, C.; Pereira, R.; Buciumeanu, M.; Carvalho, O.; Bartolomeu, F.; Nascimento, R.M.D.; Silva, F. Effect of laser surface tex‐ 

turing  on  primary  stability  and  surface  properties  of  zirconia  implants.  Ceram.  Int.  2017,  43,  15227–15236. 

https://doi.org/10.1016/j.ceramint.2017.08.058. 

20. Schünemann, F.H.; Galárraga‐Vinueza, M.E.; Magini, R.; Fredel, M.; Silva, F.; Souza,  J.C.; Zhang, Y.; Henriques, B. Zirconia 

surface  modifications  for  implant  dentistry.  Mater.  Sci.  Eng.  C  Mater.  Biol.  Appl.  2019,  98,  1294–1305. 

https://doi.org/10.1016/j.msec.2019.01.062. 

21. Flamant, Q.; Anglada, M. Hydrofluoric acid etching of dental zirconia. Part 2: Effect on flexural strength and ageing behavior. 

J. Eur. Ceram. Soc. 2016, 36, 135–145. https://doi.org/10.1016/j.jeurceramsoc.2015.09.022. 

22. Hirota, M.; Harai, T.; Ishibashi, S.; Mizutani, M.; Hayakawa, T. Cortical bone response toward nanosecond‐pulsed laser‐treated 

zirconia implant surfaces. Dent. Mater. J. 2019, 38, 444–451. https://doi.org/10.4012/dmj.2018‐153. 

23. Smeets, R.; Henningsen, A.; Heuberger, R.; Hanisch, O.; Schwarz, F.; Precht, C. Influence of UV irradiation and cold atmospheric 

pressure  plasma  on  zirconia  surfaces:  An  in  vitro  study.  Int.  J.  Oral  Maxillofac.  Implant.  2019,  34,  329–336. 

https://doi.org/10.11607/jomi.7017. 

24. Yamada, M.; Valanezhad, A.; Egoshi, T.; Tashima, Y.; Watanabe, I.; Murata, H. Bioactive glass coating on zirconia by vacuum 

sol‐dipping method. Dent. Mater. J. 2019, 38, 663–670. https://doi.org/10.4012/dmj.2018‐222. 

25. Cha, J.‐Y.; Kim, C.‐H.; Kim, Y.‐J. Surface modification of zirconia substrate by silicon‐substituted hydroxyapatite coating for 

enhanced bioactivity. J. Ceram. Soc. Jpn. 2018, 126, 940–947. https://doi.org/10.2109/jcersj2.18108. 

26. Aktuğ, S.L.; Durdu, S.; Yalçın, E.; Çavuşoğlu, K.; Usta, M. Bioactivity and biocompatibility of hydroxyapatite‐based bioceramic 

coatings  on  zirconium  by  plasma  electrolytic  oxidation.  Mater.  Sci.  Eng.  C  Mater.  Biol.  Appl.  2017,  71,  1020–1027. 

https://doi.org/10.1016/j.msec.2016.11.012. 

27. Nakamori, M.; Tabata, H.; Ishii, J.; Kawai, T. Pulsed Laser Deposition of Bioceramic Hydroxyapatite Thin Films on Polymer 

Materials. Jpn. J. Appl. Phys. 1996, 35, L1208–L1210. https://doi.org/10.1143/jjap.35.l1208. 

28. Cook, S.D.; Kay, J.F.; Thomas, K.A.; Jarcho, M. Interface mechanics and histology of titanium and hydroxylapatite‐coated tita‐ 

nium for dental implant applications. Int. J. Oral Maxillofac. Implant. 1987, 2, 15–22. 

29. Burr, D.B.; Mori, S.; Boyd, R.D.; Sun, T.C.; Blaha, J.D.; Lane, L.; Parr, J. Histomorphometric assessment of the mechanisms for 

rapid  ingrowth  of  bone  to  HA/TCP  coated  implants.  J.  Biomed.  Mater.  Res.  1993,  27,  645–653. 

https://doi.org/10.1002/jbm.820270512. 

30. Hashimoto, Y.; Ueda, M.; Kohiga, Y.; Imura, K.; Hontsu, S. Application of fluoridated hydroxyapatite thin film coatings using 

KrF pulsed laser deposition. Dent. Mater. J. 2018, 37, 408–413. https://doi.org/10.4012/dmj.2017‐122. 

31. Zhang, H.; Komasa, S.; Mashimo, C.; Sekino, T.; Okazaki, J. Effect of ultraviolet treatment on bacterial attachment and osteogenic 

activity  to  alkali‐treated  titanium  with  nanonetwork  structures.  Int.  J.  Nanomed.  2017,  12,  4633–4646. 

https://doi.org/10.2147/ijn.s136273. 

32. Stübinger, S.; Homann, F.; Etter, C.; Dds, M.M.; Wieland, M.; Sader, R. Effect of Er:YAG, CO2 and diode laser irradiation on 

surface properties of zirconia endosseous dental implants. Lasers Surg. Med. 2008, 40, 223–228. https://doi.org/10.1002/lsm.20614. 

33. Kakura, K.; Yasuno, K.; Taniguchi, Y.; Yamamoto, K.; Sakai, T.; Irie, A.; Kido, H. Zirconia Implant with Rough Surface Produced 

by YAG Laser Treatment: Evaluation of Histomorphology and Strength of Osseointegration. J. Hard Tissue Biol. 2014, 23, 77–82. 

https://doi.org/10.2485/jhtb.23.77. 

34. Yasuno, K.; Kakura, K.; Taniguchi, Y.; Yamaguchi, Y.; Kido, H. Zirconia Implants with Laser Surface Treatment: Peri‐Implant 

Bone Response and Enhancement of Osseointegration. J. Hard Tissue Biol. 2014, 23, 93–100. https://doi.org/10.2485/jhtb.23.93. 

35. Han, Y.J.; Loo, S.C.; Lee,  J.; Ma,  J. Investigation of  the bioactivity and biocompatibility of different glass  interfaces with hy‐ 

droxyapatite, fluorohydroxyapatite and 58S bioactive glass. BioFactors 2007, 30, 205–216. https://doi.org/10.1002/biof.5520300402. 

36. Miao, S.; Weng, W.; Cheng, K.; Du, P.; Shen, G.; Han, G.; Huang, X.; Yan, W.; Zhang, S. In vitro bioactivity and osteoblast‐like 

cell  test  of  zinc  containing  fluoridated  hydroxyapatite  films.  J.  Mater.  Sci.  Mater.  Electron.  2007,  18,  2101–2105. 

https://doi.org/10.1007/s10856‐007‐3131‐5. 

37. Ozgur, G.O.; Kazancioglu, H.O.; Demirtas, N.; Deger, S.; Ak, G. Risk Factors associated with implant marginal bone  loss: A 

retrospective 6‐year follow‐up study. Implant Dent. 2016, 25, 122–127. https://doi.org/10.1097/ID.0000000000000366. 



Int. J. Mol. Sci. 2022, 23, 2416  15  of  15 
 

 

38. Bashir, M.; Riaz, S.; Kayani, Z.; Naseem, S. Synthesis of bone implant substitutes using organic additive based zirconia nano‐ 

particles  and  their  biodegradation  study.  J.  Mech.  Behav.  Biomed.  Mater.  2018,  88,  48–57. 

https://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2018.07.035. 

39. Dewang, S. Laser induced thin film production (LITFP) using nitrogen. N2 Laser Deposition. J. ILMU DASAR 2009, 10, 186–189. 

40. Ozeki, K.; Yuhta, T.; Aoki, H.; Nishimura, I.; Fukui, Y. Push‐out strength of hydroxyapatite coated by sputtering technique in 

bone. Bio‐Medical Mater. Eng. 2001, 11, 63–68. 

41. Jang, D.‐W.; Nguyen, T.‐H.; Sarkar, S.K.; Lee, B.‐T. Microwave sintering and in vitro study of defect‐free stable porous multi‐ 

layered  HAp–ZrO2  artificial  bone  scaffold.  Sci.  Technol.  Adv.  Mater.  2012,  13,  35009.  https://doi.org/10.1088/1468‐ 

6996/13/3/035009. 

42. Fu, L.; Khor, K.A.; Lim, J.P. Effects of Yttria‐Stabilized Zirconia on Plasma‐Sprayed Hydroxyapatite/Yttria‐Stabilized Zirconia 

Composite Coatings. J. Am. Ceram. Soc. 2004, 85, 800–806. https://doi.org/10.1111/j.1151‐2916.2002.tb00175.x. 

43. Zhang, J.; Iwasa, M.; Kotobuki, N.; Tanaka, T.; Hirose, M.; Ohgushi, H.; Jiang, D. Fabrication of Hydroxyapatite?Zirconia Com‐ 

posites for Orthopedic Applications. J. Am. Ceram. Soc. 2006, 89, 3348–3355. https://doi.org/10.1111/j.1551‐2916.2006.01237.x. 

44. Rosales‐Leal, J.; Rodriguez‐Valverde, M.A.; Mazzaglia, G.; Ramón‐Torregrosa, P.; Díaz‐Rodríguez, L.; García‐Martínez, O.; Val‐ 

lecillo‐Capilla, M.; Ruiz, C.; Cabrerizo‐Vílchez, M. Effect of roughness, wettability and morphology of engineered  titanium 

surfaces  on  osteoblast‐like  cell  adhesion.  Colloids  Surf.  A  Physicochem.  Eng.  Asp.  2010,  365,  222–229. 

https://doi.org/10.1016/j.colsurfa.2009.12.017. 

45. Stewart, C.; Akhavan, B.; Wise, S.G.; Bilek, M.M.M. A review of biomimetic surface functionalization for bone‐integrating or‐ 

thopedic  implants:  Mechanisms,  current  approaches,  and  future  directions.  Prog.  Mater.  Sci.  2019,  106,  100588. 

https://doi.org/10.1016/j.pmatsci.2019.100588. 

46. Barinov, S.M.; Tumanov, S.V.; Fadeeva, I.V.; Bibikov, V.Y. Environment Effect on the Strength of Hydroxy‐and Fluorohydrox‐ 

yapatite Ceramics. Inorg. Mater. 2003, 39, 877–880. https://doi.org/10.1023/a:1025041817017. 

47. Dinda, G.; Shin, J.; Mazumder, J. Pulsed laser deposition of hydroxyapatite thin films on Ti–6Al–4V: Effect of heat treatment on 

structure and properties. Acta Biomater. 2009, 5, 1821–1830. https://doi.org/10.1016/j.actbio.2009.01.027. 

48. Novaes, A.B., Jr.; Souza, S.L.S.D.; Barros, R.R.M.D.; Pereira, K.K.Y.; Iezzi, G.; Piattelli, A. Influence of implant surfaces on osse‐ 

ointegration. Braz. Dent. J. 2010, 21, 471–481. https://doi.org/10.1590/s0103‐64402010000600001. 

49. Smeets, R.; Stadlinger, B.; Schwarz, F.; Beck‐Broichsitter, B.; Jung, O.; Precht, C.; Kloss, F.; Gröbe, A.; Heiland, M.; Ebker, T. 

Impact  of  Dental  Implant  Surface  Modifications  on  Osseointegration.  BioMed  Res.  Int.  2016,  2016,  6285620. 

https://doi.org/10.1155/2016/6285620. 

50. Le Geros, R.; Silverstone, L.; Daculsi, G.; Kerebel, L. In vitro Caries‐like Lesion Formation in F‐containing Tooth Enamel. J. Dent. 

Res. 1983, 62, 138–144. https://doi.org/10.1177/00220345830620021101. 

51. Farley, J.R.; Wergedal, J.E.; Baylink, D.J. Fluoride Directly Stimulates Proliferation and Alkaline Phosphatase Activity of Bone‐ 

Forming Cells. Science 1983, 222, 330–332. https://doi.org/10.1126/science.6623079. 

52. Stefkova,  K.;  Prochazkova,  J.;  Pacherník,  J.  Alkaline  Phosphatase  in  Stem  Cells.  Stem  Cells  Int.  2015,  2015,  628368. 

https://doi.org/10.1155/2015/628368. 

53. Chen, L.; Shen, R.; Komasa, S.; Xue, Y.; Jin, B.; Hou, Y.; Okazaki, J.; Gao, J. Drug‐Loadable Calcium Alginate Hydrogel System 

for Use in Oral Bone Tissue Repair. Int. J. Mol. Sci. 2017, 18, 989. https://doi.org/10.3390/ijms18050989. 

54. Huang, W.; Yang, S.; Shao, J.; Li, Y.P. Signaling and transcriptional regulation in osteoblast commitment and differentiation. 

Front. Biosci. 2007, 12, 3068–3092. https://doi.org/10.2741/2296. 

55. Dank, A.; Aartman, I.H.A.; Wismeijer, D.; Tahmaseb, A. Effect of dental implant surface roughness in patients with a history of 

periodontal disease: A systematic review and meta‐analysis. Int. J. Implant Dent. 2019, 5, 12. https://doi.org/10.1186/s40729‐019‐ 

0156‐8. 

56. Ge, X.; Leng, Y.; Bao, C.; Xu, S.L.; Wang, R.; Ren, F. Antibacterial coatings of fluoridated hydroxyapatite for percutaneous im‐ 

plants. J. Biomed. Mater. Res. A 2010, 95, 588–599. https://doi.org/10.1002/jbm.a.32862. 


