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Abstract

Inzynieria tkankowa to interdyscyplinarng dziedzing,
ktoérej celem jest opracowanie biologicznych substy-
tutow pozwalajgcych na zastgpienie i regeneracje
uszkodzonej tkanki. Bardzo waznym jej elementem
sg podtoza, ktore stanowig rusztowanie umozliwiajg-
ce wzrost i réznicowanie sie odpowiednich komorek.
Przedmiotem niniejszych badan byto wytworzenie
podtozy z polilaktydu i polikaprolaktonu. Materiaty te
formowano w dwdch procesach: na drodze elektro-
przedzenia z roztworu polimeru oraz poprzez liofiliza-
cje, czyli suszenie sublimacyjne. Uzyskano w ten spo-
SO6b podfoza o ré6znych wiaSciwo$ciach mechanicznych
i mikrostrukturze. Wykazano zasadniczy wptyw metody
i parametréw otrzymywania podtozy na ich koricowe
wtasciwosci. Wynikiem elektroprzedzenia sq materiaty
witdkniste o duzej odksztatcalnosci, podczas gdy liofi-
lizacja prowadzi do wytworzenia porowatych materia-
tow o wyzszej wartosci wytrzymato$ci mechanicznej
i modutu Younga. Znaczacy wpltyw na parametry me-
chaniczne ma takze forma podfozy nanowtdknistych.
Podftoza w ksztafcie rurki cechujg sie wyzszymi para-
metrami mechanicznymi niz w ksztafcie ptaskich mat.
Dodatkowo, wzrost wytrzymato$ci uzyskano poprzez
owiniecie rurek wibknami alginianowymi. Potgczenie
metod elektroprzedzenia i liofilizacji prowadzi do
wytworzenia asymetrycznych podtozy o wyzszych
parametrach mechanicznych. Metodq elektroprze-
dzenia otrzymano nanowtdkniste materiaty w formie
mat i rurek, nadajgce sie na podtoza do regeneracji
naczyn krwionos$nych. Liofilizacja pozwolita natomiast
na wytworzenie podtozy o réznej porowatosci i mor-
fologii. Dzieki potgczeniu obu metod otrzymano asy-
metryczne podfoza PLAel/PCL40, ktére mogg znalez¢
zastosowanie w sterowanej regeneracji tkanki kostnej.

Stowa kluczowe: elektroprzedzenie, liofilizacja, poli-
laktyd, polikaprolakton

[Inzynieria Biomateriatéw 120 (2013) 2-7]

Tissue engineering is an interdisciplinary field which
purpose is to produce biological substitutes able to
replace and regenerate damaged tissue. Scaffolds are
very important components because they allow growth
and proliferation of appropriate cells. The purpose of
this study was to manufacture different scaffolds using
polylactide (PLA) and polycaprolactone (PCL). Materi-
als were formed in two processes: electrospinning of
a polymer solution and freeze-drying. Therefore it was
possible to obtain scaffolds with various mechanical
properties and microstructure. The influence of scaffold
fabrication method and parameters on its final prop-
erties was demonstrated. Electrospinning outcomes
were fibrous materials with high deformability, while
freeze-drying led to fabrication of porous materials
with higher mechanical strength and Young’s modulus.
The shape of nanofibrous scaffolds had also a sig-
nificant influence on their mechanical properties.
Scaffolds in the shape of a tube were characterized
by higher mechanical properties than those in the
shape of flat mats. Additional increase in mechanical
strength has been achieved by wrapping the tubes
with alginate fibers. Combination of electrospinning
and freeze-drying contributed to formation of asym-
metric scaffolds with better mechanical properties.
Nanofibrous materials in the shape of mats and tubes,
suitable for vascular engineering scaffolds were
fabricated by electrospinning, while freeze-drying
allowed for fabrication of scaffolds varying in porosity
and morphology. Asymmetric PLAel/PCL40 scaffolds
suitable for guided bone regeneration (GBR) were
manufactured as a result of combining two above-
mentioned methods.

Keywords: electrospinning, freeze-drying, polylactide,
polycaprolactone

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 2-7]



Wprowadzenie

Zasadniczym celem inzynierii tkankowej jest opracowa-
nie biologicznych substytutéw, ktére pozwolg na przywro-
cenie funkcji uszkodzonej tkanki poprzez jej zastgpienie
i regeneracje. Gldwne jej komponenty, znane jako triada
inzynierii tkankowej to komérki, czynniki wzrostu oraz
podtoza. Te ostatnie stanowig swego rodzaju rusztowania,
ktére umozliwiajg wzrost i roznicowanie sie komorek oraz
organizacje skomplikowanej architektury tkanki. Podtoza
przeznaczone dla inzynierii tkankowej muszg spetnia¢ okre-
Slone wymagania. Przede wszystkim musza to by¢ struktury
tréjwymiarowe, charakteryzujgce sie biokompatybilnoscig
i biodegradowalno$cia. Musza ponadto posiadac parametry
mechaniczne dopasowane do regenerowanej tkanki oraz
mikrostrukture o wysokiej porowatosci i sieci potaczonych ze
sobg porow w dostosowanym do komoérek rozmiarze [1,2].
Istniejg bardzo rézne metody otrzymywania takich podtozy
[3], miedzy innymi elektroprzedzenie oraz liofilizacja, ktorymi
postuzono sie w trakcie badan.

Elektroprzedzenie to metoda pozwalajgca na otrzymy-
wanie nanowtokien z szeregu réznych materiatéw, w tym
szczegolnie z materiatéw polimerowych. W uproszczeniu
proces elektroprzedzenia polega na formowaniu nanowio-
kien z ciggtego strumienia ptynu (np. roztworu polimeru)
w obecno$ci pola elektrycznego. Zmieniajac takie parametry
jak: przytozone napiecie, szybkos¢ dozowania roztworu, czy
odlegto$¢é dozownik-kolektor mozna sterowaé morfologig
otrzymywanych witéknin. Ponadto istotng role odgrywajg
parametry samego roztworu, czyli jego lepko$c¢ oraz lotno$¢
i przewodnictwo rozpuszczalnika [4,5]. Metoda liofilizacji
pozwala z kolei na wytwarzanie wysoko porowatych pod-
tozy i membran o kontrolowanym rozmiarze poréw. W tym
procesie porowata struktura uzyskiwana jest na skutek
sublimacji krysztatéw rozpuszczalnika w warunkach prézni
w liofilizatorze [6].

Przeprowadzone badania miaty na celu otrzymanie r6z-
nych podiozy dla inzynierii tkankowej na drodze elektroprze-
dzenia i liofilizacji. Okreslono wplyw parametréw procesu i
metody otrzymywania na koncowe wtasciwosci materiatéw.

Materialy i metody

W celu otrzymania probek do badan postuzono sie dwie-
ma metodami: elektroprzedzeniem oraz liofilizacja. Metodq
elektroprzedzenia (urzadzenie TIC 1092012) otrzymano
ptaskie witékniny oraz rurki (Srednica wewnetrzna 5 mm)
z polilaktydu (PLA, Ingeo™ 3051D) i polikaprolaktonu
(PCL, Sigma-Aldrich, M, = 80 000). Do-

Introduction

The main purpose of tissue engineering is to formulate
biological substitutes allowing for restoring of damaged
tissue functions through its replacement or regeneration.
Its main components, known as tissue engineering triad are
cells, growth factors and scaffolds, which allow cell growth
and differentiation as well as complex tissue architecture
organisation. Scaffolds intended to be used in tissue engi-
neering must fulfil certain requirements. First of all, those
structures need to be three dimensional, biocompatible and
biodegradable. Furthermore, they need to possess mechani-
cal properties suitable for damaged tissue and microstruc-
ture with high porosity and interconnected pores matching
cellular dimensions [1,2]. Various methods for fabrication of
such scaffolds are known [3], for example electrospinning
and freeze-drying which were used in this study.

Electrospinning is a method allowing for fabrication
of nanofibers from variety of materials, particularly from
polymers. In simple terms, electrospinning is a process
that produces continuous polymer nanofibers from constant
fluid stream (e.g. polymer solution) through the action of
an external electric field. By changing such parameters as:
applied voltage, flow rate, or capillary-collector distance it
is possible to control morphology of resulting nonwovens.
Additionally, solution parameters, like polymer concen-
tration, volatility and conductivity of a solvent, play also
an important role [4,5]. Freeze-drying method allows for
fabrication of highly porous scaffolds and membranes with
controlled pore size. In this process porous structure is
achieved through solvent crystals sublimation under vacuum
conditions in freeze-dryer [6].

The purpose of this study was to fabricate various tissue
engineering scaffolds by electrospinning and freeze-drying.
The influence of processing parameters and fabrication
method on final properties of the material was evaluated.

Materials and Methods

Two methods: electrospinning and freeze-drying were
used in order to obtain specimens for the study. Flat nonwo-
vens and tubes (5 mm inner diameter) made of polylactide
(PLA, Ingeo™ 3051D) and polycaprolactone (PCL, Sigma-
Aldrich, M, = 80 000) were formulated through electrospin-
ning (TIC 1092012 apparatus). Detailed process parameters
and solutions composition are summarized in TABLE 1.
Some of the tubes (PLAel_r/Alg) were wrapped in alginate
fibres formed into strands for additional reinforcement.

ktadne parametry procesu i sktad poszcze- TABELA 1. Parametry procesu elektroprzedzenia wtéknin (PLAel,
goélnych roztworéw zebrano w TABELI 1. PCLel) oraz rurek (PLAel_r, PCLel_r).
W celu zapewnienia dodatkowego wzmoc- | TABLE 1. Electrospinning parameters of nonwoven fabrics (PLAel,
nienia, owinigto cze$¢ rurek PLA pasmami = PCLel) and tubes (PLAel_r, PCLel_r).

widkien alginianowych (PLAel_r/Alg).

Do procesu liofilizacji przygotowano
dwa roztwory polilaktydu (PLA5 i PLA10,
odpowiednio 5% i 10%) w 1,4-dioksanie
(POCH) oraz trzy roztwory polikaprolaktonu

Parametry elektroprzedzenia / Electrospinning parameters

odlegtosé
obroty dozownik- $rednica
napigcie kolektora kolektor igly

roztwor voltage  collector ~batcher- needle

(PCL10, PCL20 i PCL40, odpowiednio 1:10, solution - !

1:20 i 1:40 g/ml) w lodowatym kwasie oc- L] r?é{ag&r]\ g%{gﬁtgé d'?rrnnrﬁ’ier
towym (99,5%-99,9% CZDA, POCH S.A.). [cm]

Nastepnie po oko{q 20' ml przygotowanych <| PLAel 2.5 g PLLA/ 28.2

roztworéw rownomiernie rozprowadzono w = 30 ml chloroform/ 330 20 0.70
szklanych szalkach o $rednicy 10 cm i umiesz- PLAel_r| 10 ml methanol 13.4

czono na 0,5 h w temperaturze -20°C lub za- | ;| pcLel 10 g PCL/ 30.0 230 30 0.92
nurzono w ciektym azocie (PLA5n, PLA10n), 8 80 ml chloroform/

w celu przejscia rozpuszczalnika w stan staty. PCLel_r| 80 ml methanol 20.0 415 20 0.51
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Prébki liofilizowano (Labconco Freezone) w warunkach
wysokiej prozni (0,03 Torr), w temperaturze -50°C przez
okres 24 h. W wyniku liofilizacji otrzymano ptaskie podioza
o zréznicowanej mikrostrukturze.

Wykonano takze asymetryczne materiaty, taczac opisane
wyzej metody. W technice tagczonej widkniny polilaktydowe
umieszczano na szklanych podstawkach i zalewano okoto
15 ml roztworu PCL40, nastepnie cato$¢ wymrazano w
-20°C przez 0,5 h i liofilizowano przez kolejne 24 h.

W celu oceny wplywu metody otrzymywania oraz para-
metréw procesu na wtasciwosci materiatu przeprowadzono
badania mechaniczne (proba rozciggania, uniwersalna
maszyna wytrzymatosciowa Zwick 7000 typu 1435) oraz
dokonano oceny mikrostruktury materiatu przy pomocy
skaningowego mikroskopu elektronowego NOVA NANO
SEM 200 produkcji FEI EUROPE COMPANY.

Wyniki i dyskusja

Obrazy mikroskopowe SEM pokazuja, ze poszczegdlne
podtoza otrzymane na drodze liofilizacji znacznie réznig,
sie od siebie pod wzgledem mikrostrukturalnym. Podfoza
polilaktydowe (RYS. 1A-C) sg prawie nieporowate lub cha-
rakteryzujg sie porowatoscig zamknieta, podczas gdy te
z polikaprolaktonu w zaleznosci od stezenia roztworu wyj-
Sciowego charakteryzujg sie odmienng porowatoscia - 10%
dla PCL10 (RYS. 1D), 20% dla PCL20 (RYS. 1E), 80% dla
PCL40 (RYS. 1F). Na przyktadzie PLA widoczny jest ponad-
to wptyw sposobu chtodzenia na koricowg mikrostrukture
membrany. Prébka PLA5N, ktéra przed liofilizacjg zostata
zanurzona w cieklym azocie, posiada znaczng ilos¢ poréw
na powierzchni (RYS. 1A), natomiast prébka tego samego
rodzaju wymrazana przez 0,5 h w -20°C charakteryzuje sie
niemal gtadkg powierzchnig z nielicznymi, pojedynczymi
porami. Oprécz sposobu chtodzenia, na korncowg morfolo-
gie podiozy wplyw ma takze réwnomiernosc¢ tego procesu
w catej objetosci probki. Widoczne na obrazach SEM nie-
jednorodnos$ci mikrostruktury wynikaja prawdopodobnie
z nierdbwnomiernego schiodzenia probek.

Najkorzystniejszg mikrostrukture ze wzgledu na moz-
liwos¢ potencjalnego zastosowania np. na membrane do
sterowanej regeneracji kosci lub podtoze do hodowli tkanki
kostnej, prezentuje prébka PCL40. Jej gtdwne zalety to
znaczna porowato$¢ oraz potgczone ze sobg, wydtuzone
pory o $redniej sSrednicy 80 um.

Réznice w mikrostrukturze probek (RYS. 1) przektadajg
sie na réznice we wiasciwosciach mechanicznych. NaRYS. 2
przedstawiono wartosci wytrzymatosci na rozcigganie,
modutu Younga oraz maksymalnego wydtuzenia probek
polilaktydowych otrzymanych réznymi metodami. Nanowtdk-
niny PLA otrzymane na drodze elektroprzedzenia posiadajg
niska wytrzymatosc¢ i modut sprezystosci, lecz wykazujg
znaczng odksztatcalnosé. Odwrotnie w przypadku polilak-
tydu poddanego liofilizacji - odksztatcalnos¢ jest niewielka,
natomiast wytrzymato$¢ niemal trzykrotnie wyzsza niz w
przypadku widkniny. Réznice w parametrach mechanicz-
nych tych materiatéw wynikajg z ich réznej mikrostruktury
i porowatosci. Wysoka porowatos$¢ nanowidknin skutkuje
nizsza wytrzymatoscia, natomiast prostowanie nanowto-
kien w procesie rozciggania zwieksza ich elastycznos$¢.
W przypadku materiatow liofilizowanych réznice genero-
wane sg takze wyjsciowym stezeniem roztworu polimeru.
Wyzsze wartosci parametréw mechanicznych uzyskano dla
PLA otrzymanego z roztworu 10% (PLA10) niz 5% (PLAS),
co takze wynika z jego mniejszej porowatosci.

Two polylactide solutions (PLA5 i PLA10, 5% and 10%,
respectively) in 1,4 dioxane (POCH) and three polycaprol-
actone solutions (PCL10, PCL20 and PCL40, 1:10, 1:20 and
1:40 g/ml, respectively) in glacial acetic acid (99.5%-99.9%
CZDA, POCH S.A.) were prepared for freeze-drying. Subse-
quently about 20 ml of each solution was evenly poured on
a glass plate with 10 cm diameter and then placed for 0.5 h
at-20°C or immersed in liquid nitrogen (PLA5n, PLA10n) for
changing of liquid solvent into solid. Samples were freez-
dried (Labconco Freezone) in high vacuum conditions (0.03
Torr) and temperature of -50°C for 24 h. Resulting scaffolds
were characterized by different microstructure.

There were also asymmetric materials fabricated by
combining previously mentioned methods. In combined
technique, polylactide nonwoven was placed on a glass
surface and impregnated with about 15 ml of PCL40 solu-
tion and then frozen at -20°C for 0.5 h and freeze-dried for
the following 24 h.

There were mechanical studies (tensile test, universal
testing machine Zwick 7000 1435 type) conducted for as-
sessment of influence of fabrication method and process
parameters on material properties. Material microstructure
was assessed on scanning electron microscop (NOVA
NANO SEM 200, FEI EUROPE COMPANY).

Results and Discussions

SEM images show that individual scaffolds obtained
through freeze-drying vary significantly in microstructure.
Polylactide scaffolds (FIG. 1A-C) are almost nonporous or
characterized only by closed porosity, while those made of
polycaprolactone have different porosity, depending on the
initial solution concentration - 10% for PCL10 (FIG. 1D), 20%
for PCL20 (FIG. 1E), 80% for PCL40 (FIG. 1F). As one can
see with PLA, the rate of freezing had also an influence on
final membrane microstructure. PLA5n sample, which was
immersed in liquid nitrogen prior to freeze-drying, had a lot
of pores on the surface (RYS. 1A), while respective sample
but frozen for 0.5 h at-20°C had almost smooth surface with
sparse, single pores. Both the rate of freezing and the freez-
drying process uniformity in the volume of the whole sample
affected the final morphology of the scaffold. Microstructure
inhomogeneities visible in SEM images are probably due to
uneven cooling of the samples.

PCL40 sample exhibited the best microstructure consid-
ering possibility of potential application as a membrane for
guided bone regeneration or scaffold for bone tissue culture.
High porosity level and interconnected elongated pores with
80 ym diameter are its main advantages.

Differences in samples microstructure (FIG. 1) are
reflected in differences in mechanical properties. Values
of tensile strength, Young’s modulus and maximum elon-
gation are shown in FIG. 2. PLA nonwovens obtained by
electrospinning had low strength and elastic modulus, but
exhibited high deformability. It is opposite with freeze-dried
polylactide - deformability was low, while tensile strength
was almost three time higher than for nonwoven. Differ-
ences in mechanical properties of those materials derived
from their various microstructure and porosity. High porosity
of nonwovens caused lower strength, while straightening of
nanofibers during tensile test increased the elasticity. When
it comes to freeze-dried materials, the differences were also
a result of initial concentration of the solution. In the case
of PLA, higher mechanical properties were obtained for
scaffold fabricated from 10% solution (PLA10) than from
5% (PLAS) what resulted from its lower porosity.



RYS. 1. Obrazy SEM prébek po liofilizacji: PLA5n (A), PLA5 (B), PLA10n (C), PCL10 (D),
PCL20 (E), PCL40 (F), po elektroprzedzeniu: PLAel (G), PCLel_r (H) i po potaczeniu obu
metod: PLAel/PCL40 (I) (strona od PLAel).

FIG. 1. SEM images of samples after freeze-drying: PLA5n (A), PLA5 (B), PLA10n (C),
PCL10 (D), PCL20 (E), PCL40 (F), after electrospinning: PLAel (G), PCLel_r (H) and after
combination of the two methods: PLAel/PCL40 (I) (PLAel side).

W przypadku polikaprolaktonu nie widaé znaczacych
réznic w wytrzymatosci mechanicznej (RYS. 3A) prébek
otrzymywanych ré6znymi metodami. Ponadto réznice w
wartosciach modutu Younga tych probek (RYS. 3B) sg
znacznie mniejsze niz w przypadku prébek polilaktydowych
otrzymanych réznymi metodami. Jednak podobnie jak
poprzednio warto$¢ wydtuzenia maksymalnego (RYS. 3C)
jest najwyzsza (niemal 40%) dla materiatu nanowtoknistego.
Wytrzymato$¢ materiatu PCL40 jest nieznacznie nizsza od
PCL20, co wynika z jego wyzszej porowatosci.

Kolejna modyfikacja, obok r6znych metod otrzymywania
i parametrow procesow, dotyczyta otrzymania struktur cy-
lindrycznych, ktére mogtyby znalez¢ zastosowanie migdzy
innymi w inzynierii naczyn krwiono$nych. Podtoza te wy-
konano metodg elektroprzedzenia z roztworéw PLA i PCL.
Rurki (PLAel_r, PCLel_r) w poréwnaniu do wtoknin (PLAel,
PCLel) majg podobne lub wyzsze wartos$ci wytrzymatosci
i modutu Young'a (RYS. 4A,B), jednak charakteryzuja sie
mniejszym maksymalnym wydtuzeniem (RYS. 4C). Cylin-
dryczne podioza z polikaprolaktonu sg bardziej wytrzymate
i odksztatcalne niz te z polilaktydu, moduty Younga dla obu
materiatéw prezentujg sie podobnie. Zaproponowane dodat-
kowe wzmocnienie rurki PLA poprzez owinigcie wokot niej
pasma widkien alginianowych, spowodowato ponad dwu-
krotne zwigkszenie modutu sprezystosci podtuznej, wply-
neto rowniez na wyrazng poprawe wytrzymatosci. Wtdkna
alginianowe przeciwdziatajg przemieszczaniu sie nanowto-
kien wzgledem siebie, usztywniajgc cylindryczne podtoze.

There were no significant differences in tensile strength
of polycaprolactone samples fabricated by different methods
(FIG. 3A). Additionally, differences in Young’s modulus val-
ues for those samples (FIG. 3B) are smaller than in the case
of polylactide samples obtained by different methods. How-
ever, similarly as previously, maximum elongation (FIG. 3C)
was the highest (almost 40%) for nonwoven material. The
strength of PCL40 material was slightly lower than of PCL20,
what derived from its higher porosity.

Next modification, besides different fabrication methods
and process parameters, considered obtaining cylindrical
structures, which can be possibly used in vascular tissue
engineering. Those scaffolds were fabricated by electrospin-
ning from PLA and PCL solutions. In general, tubes (PLAel_r,
PCLel_r) in comparison to nonwovens (PLAel, PCLel) exhib-
ited similar or higher values of Young’s modulus and tensile
strength (FIG. 4A,B), however they had lower strain values
(RYS. 4C). Cylindrical polycaprolactone scaffolds were more
durable and deformable than those made of polylactide,
Young's modulus for both materials were similar. Proposed
additional reinforcement of PLA with alginate fibers formed
into strands resulted in two times increased elastic modulus
and significant improvement in tensile strength. Alginate
fibers prevent nanofibers from moving between one other,
stiffening the whole tubular scaffold.
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RYS. 2. Wytrzymatos¢ na rozcigganie Rm (A), modut Younga E (B) i odksztatcenie &, (C) probek polilaktydo-
wych wykonanych technikami elektroprzedzenia (PLAel) oraz liofilizacji (PLAS5, PLA10).

FIG. 2. Tensile strength Rm (A), Young’s modulus E (B) and maximum elongation ¢.,.., (C) of polylactide samples
prepared using different methods of electrospinning (PLAel) and freeze-drying (PLAS5, PLA10).
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RYS. 3. Wytrzymato$s¢é na rozciagganie Rm (A), modut Younga E (B) i odksztatcenie g, (C) probek
z polikaprolaktonu wykonanych metoda elektroprzedzenia (PCLel) oraz liofilizacji (PCL20, PCL40).

FIG. 3. Tensile strength Rm (A), Young’s modulus E (B) and maximum elongation &,,., (C) of polycaprolactone
samples prepared using different methods of electrospinning (PCLel) and freeze-drying (PCL20, PCL40).
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RYS. 4. Wytrzymatos¢ na rozcigganie Rm (A), modut Younga E (B) i odksztatcenie &;,,., (C) probek o ksztalcie
rurek uzyskanych w procesie elektroprzedzenia.

FIG. 4. Tensile strength Rm (A), Young’s modulus E (B) and maximum elongation &, (C) of tube-shaped speci-
mens obtained in electrospinning process.

W celu otrzymania asymetrycznych struktur przydatnych
np. w sterowanej regeneracji kosci (GBR) wykorzystano
@) obie metody - elektroprzedzenie i liofilizacje. W efekcie
otrzymano materiat, ktérego jedng strone stanowi sie¢
nanowidkien z polilaktydu, a druga liofilizowany polika-
prolakton o wysokiej porowatosci i wiekszym rozmiarze
potaczonych ze sobg porow. W TABELI 2 zestawiono
wiasciwosci mechaniczne faz sktadowych (PLAel, PCL40)
i otrzymanego podtoza (PLAel/PCL40), ktére ma znacznie
lepsze parametry mechaniczne. Prawdopodobnie doszto
do czesciowej impregnacji widkniny PLA roztworem PCL,
w wyniku czego na granicy tych dwoch faz wytworzyta sie
kompozytowa warstwa posrednia. Polikaprolakton usztywnit
— - widknine PLA, zmniejszajac jej odksztatcalnosc.

Both electrospinning and freeze-drying were used in
order to obtain asymmetrical structures useful for example
in guided bone regeneration (GBR). Material with one side
comprised of nanofibrous polylactide mesh and the other of
highly porous freeze-dried polycaprolactone was obtained
as a result of the combined method. Mechanical properties
of constituent phases (PLAel, PCL40) and obtained scaffold
(PLAel/PCL40), which had considerably better mechanical
properties, are summarized in TABLE 2. Presumably, there
has been a partial impregnation of PLA nonwoven with PCL
solution, which resulted in forming of composite interphase.
Polycaprolactone stiffened polylactide nonwoven by reduc-
ing its deformability.
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TABELA 2. Wiasciwosci mechaniczne wybranych
podiozy.

TABLE 2. Mechanical properties of selected sca-
ffolds.

PLAel | 0.83+0.04 | 2.27+0.05 | 31.40+2.37

PCL40 | 0.76+0.23 [13.11+1.94| 8.40 + 2.61

PLAel/

PGLa0 | 1-98%0.24 [150.43 £ 4.58| 1.89 £ 0.4
Whioski

Zarowno elektroprzedzenie, jak i liofilizacja to metody
bardzo przydatne w otrzymywaniu podtozy i membran dla
inzynierii tkankowej. Oba te procesy umozliwiajg otrzymanie
materiatéw o kontrolowanych wiasciwosciach mikrostruk-
turalnych i mechanicznych. W metodzie elektroprzedzenia
istnieje mozliwo$¢ modyfikacji szeregu parametrow, dzieki
czemu mozna uzyskaé¢ widkna o pozadanej morfologii,
liofilizacja natomiast pozwala na otrzymanie materiatow
0 réznej porowatosci i rozmiarze poréw. Réznice w mi-
krostrukturze i porowatosci przektadajg sie na réznice
w parametrach mechanicznych materiatéw. Uzycie w pro-
cesie liofilizacji roztworéw polimeréw o nizszym stezeniu
skutkuje uzyskaniem podtozy o wiekszej porowatosci
i jednoczesnie stabszych wtasciwosciach mechanicznych.

Znaczacy wptyw na wiasciwosci mechaniczne ma takze
forma podtozy nanowitdknistych. Podtoza w ksztaicie rurek
cechujg sie lepszymi parametrami mechanicznymi niz te w
ksztalcie ptaskich mat. Dodatkowy wzrost wytrzymatosci
uzyskano poprzez owiniecie rurek wtdknami alginianowymi.

Potaczenie metod elektroprzedzenia i liofilizacji prowadzi
do wytworzenia asymetrycznych podtozy PLAel/PCL40,
ktére posiadajg znacznie lepsze wtasciwosci mechaniczne
w poréwnaniu do poszczegolnych faz sktadowych. Jest to
wynikiem wytworzenia warstwy posredniej pomiedzy fazg
widknistg z polilaktydu i porowatg z polikaprolaktonu - czes-
ciowa impregnacja nanowtdkien zmniejsza ich odksztatcal-
nos¢ i zwieksza wytrzymato$¢ catego ukiadu.

W procesie elektroprzedzenia uzyskano witékniny i rurki
o wysokiej odksztatcalnosci mogace znalez¢ zastosowanie
na podfoza do regeneracji naczyn krwionos$nych. Zastoso-
wanie metody liofilizacji pozwolito na zwiekszenie wytrzyma-
to$ci mechanicznej i modutu Younga oraz uzyskanie mate-
riatu 0 wysokiej porowatosci i znacznie wiekszym rozmiarze
porow, czyli otrzymano podtoza bardziej nadajace sie do
regeneracji np. tkanki kostnej. Wykorzystanie techniki tacza-
cej elektroprzedzenie i liofilizacje pozwolito na wytworzenie
materiatdw o asymetrycznej mikrostrukturze, nadajacych sie
np. na membrany do sterowanej regeneracji kosci.
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Conclusions

Both electrospinning and freeze-drying are useful meth-
ods for fabrication of tissue engineering scaffolds and mem-
branes. They both enable obtaining materials with controlled
microstructural and mechanical properties. It is possible to
modify a number of parameters with electrospinning method
and thus to obtain fibers with desired morphology, while
freeze-drying is helpful in formulating materials with different
porosity and pore size. Differences in microstructure and
porosity are reflected in different mechanical properties of
the materials. Use of lower polymer solution concentrations
in freeze-drying process leads to formation of scaffolds with
higher porosity but lower mechanical properties.

The shape of nonwoven scaffolds also had a significant
influence on mechanical properties. Tube-shaped scaffolds
have higher mechanical properties than those in the shape
of flat mats. Additional increase in mechanical strength has
been achieved by wrapping the tubes in alginate fibers.

Combining the method of electrospinning and freeze-
drying leads to fabrication of asymmetrical PLAel/PCL40
scaffolds with better mechanical properties in comparison
to its individual constituent phases. It is a result of an inter-
phase creation between fibrous polylactide and porous
polycaprolactone phase - partial impregnation of nanofibers
decreased their deformability and increased strength of the
whole structure.

Nonwovens and tubes with high deformability suitable
for vascular engineering scaffolds were obtained through
electrospinning. It was possible to improve the values
of mechanical strength and Young’s modulus as well as
fabricate highly porous scaffolds with bigger pores suit-
able for bone tissue regeneration by using freeze-drying.
Combination of the two methods allowed for formulation of
membranes with asymmetrical structure suitable for guided
bone regeneration.
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Streszczenie

Celem zrealizowanych badan byto uzyskanie
proszkéw ZrO, zmodyfikowanych tlenkami itru i mag-
nezu, ktére mogtyby by¢ wykorzystane do przygotowa-
nia bloczkéw ceramicznych - pétoroduktu w procesie
wytwarzania tzw. petnoceramicznych protez statych
w protetyce stomatologicznej. Uzupetnienia petno-
ceramiczne (full-ceramic restorations) w poréwnaniu
do konwencjonalnych protez metalowo-ceramicznych
(porcelain fused to metal) nie powodujg metalozy
oraz nie sprzyjajq odktadaniu sie ptytki nazebnej
i kamienia nazebnego. Rosngca popularno$¢ protez
petnoceramicznych jest wynikiem upowszechnienia
sie technologii CAD/CAM, (wprowadzenie bardzo
doktadnych frezarek numerycznych oraz oprogramo-
wania dedykowanego dla gabinetéw i laboratoriow
stomatologicznych), dzieki ktérej mozna precyzyjnie
odwzorowac warunki anatomiczne panujgce w jamie
ustnej pacjenta oraz wykonac funkcjonale uzupet-
nia protetyczne. Etapem limitujgcym dalsze stadia
procesu wytwdrczego oraz wtasciwosci eksploa-
tacyjne ZrO, jest synteza proszkéw ceramicznych.
Do przygotowania proszkéw wykorzystano ,klasyczng”
mokrgq metode zol-zel. Jako prekursor tlenku cyrkonu
zastosowano propanolan cyrkonu. Jako prekursory
domieszek tlenkowych wykorzystano heksahydraty
azotanu itru oraz magnezu. Przydatno$c przygotowa-
nych do prac proszkéw oceniono na podstawie analizy
termicznej z wykorzystaniem termograwimetrii (TG).
Materiaty poddano badaniom ze wzgledu na prawdo-
podobienstwo wystapienia w sktadzie chemicznym
sporzgdzonych probek termolabilnego w zakresie
temperatur spiekania wodorotlenku cyrkonu (Zr(OH),,
temperatura rozktadu 823 K) [1]. Przeprowadzona
analiza pozwolita stwierdzi¢ nieznaczny, nie zwigzany
z dehydratacjq ubytek masy probek, co $wiadczy o
braku obecnosci wodorotlenku cyrkonu w przygoto-
wanych proszkach.
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Wprowadzenie

Tlenek cyrkonu jest materiatem charakteryzujacym sie:
duzg twardoscig, odpornoscig na zuzycie cierne, obojetnos-
cig chemiczna, wysokg temperaturg topnienia oraz niskim
wspotczynnikiem przewodzenia ciepta. Z tego tez wzgledu
znalazt zastosowanie m. in. jako warstwy zaroodporne
(TBC), pokrycie szybkoobrotowych narzedzi tnacych, fozy-
ska kulkowe oraz elementy endoprotez stawowych [1-3].
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Abstract

The aim of presented study was to obtain zirconia
powders modified with magnesium and yttrium oxides
addition, which could be used for the preparation
of the ceramic blocks — an intermediate product for
manufacturing of the full ceramic fixed prosthetic
restorations in prosthetic dentistry. Full ceramic resto-
rations compared to so called conventional porcelain
fused to metal restorations do not cause metallosis
and prevent to the accumulation of plaque and tartar.
The growing popularity of all-ceramic restorations
is the result of spread of CAD / CAM technology,
(introduction of high-precision milling machines and
dedicated software for dentist and technicians la-
boratories) which allows to precisely reproduce the
anatomical conditions prevailing in the patient’s mouth
and perform functional prosthetic restorations. Limiting
step of the further process stages is the synthesis of
ceramic powders. For the preparation of the ceramic
powders the “classic” wet sol-gel method was used.
As the zirconium oxide precursor zirconium iSopropo-
xide was used. As the dopant oxide precursors were
used yttrium and magnesium nitrate hexahydrates.
Usefulness of prepared powders was characterized
by thermogravimetry (TG). Materials were tested due
to the likelihood occurrence of zirconium hydroxide
in prepared samples chemical composition which is
thermolabile in the range of sintering temperatures
(Zr(OH),, decomposition temperature 823 K) [1].
Results of the analysis led to the conclusion of pre-
sence of negligible, not associated with dehydration
weight loss of the samples which show the absence
of zirconium hydroxide in prepared powders.

Keywords: sol-gel, ceramic biomaterials, prosthetic
dentistry, CAD/CAM

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 8-12]

Introduction

Zirconium oxide is material characterized by: high tough-
ness, wear resistance, chemical inertness, high melting
point and low thermal conductivity coefficient. For these
reasons it has been applied as: thermal barrier coating
(TBC), high-speed cutting tools covering, ball bearings and
elements of joint prostheses [1-3]. The white color of ZrO,
pointed out attention of dentists which are looking for high
strength material with low heat capacity and high esthetic
values which allow to obtain esthetic fixed prosthetic res-
torations (FPR, crowns and bridges) free from porcelain-
fused-to-metal restorations (PFM) drawbacks (metallosis,
metal translucence via veneering). Zirconia oxide exists
in three allotropic forms: monoclinic, tetragonal and cubic.



Biata barwa ZrO, zwrdcita uwage srodowiska stomatolo-
gicznego poszukujgcego wytrzymatego materiatu o niskiej
pojemnosci cieplnej i korzystnych walorach estetycznych,
z ktérego wykonywatoby sie estetyczne protezy state
(korony, mosty) pozbawione wad uzupetnien metalocera-
micznych (metaloza, przeswiecanie metalu przez licowanie
ceramiczne). Tlenek cyrkonu wystepuje w trzech odmianach
alotropowych: jednoskos$nej, tetragonalnej i regularnej.
Odmiana jednoskos$na jako jedyna wykazuje stabilnosé
w temperaturze pokojowej. Wystepowanie pozostatych
odmian metastabilnych jest warunkowane udziatem zwigz-
kéw stabilizujgcych takich jak: CaO, Y,0,; CeO,, MgO
i AlLO;. [3,4-7]. Przejscie fazowe pomiedzy forma stabilng
a metastabilng ma charakter przemiany martenztycznej,
skutkujacej wzrostem objetosci ziarn ZrO, o ok. 4%. Efekt
ten moze doprowadzi¢ do zniszczenia przedmiotéw wyko-
nanych z tlenku cyrkonu. Sposobem na kontrolowanie prze-
miany fazowej jest domieszkowanie ceramiki cyrkonowej
wymienionymi wyzej zwigzkami. Najchetniej stosowanym
dodatkiem stabilizujgcym jest Y,0, w ilosci 3-6% (molowo)
[1-6,8]. Zastosowanie dodatkéw stabilizujgcych nie roz-
wigzuje jednak w petni kwestii stabilnosci protez statych
z ZrO, w srodowisku jamy ustnej. Dowiedziono bowiem,
ze uzupetnienia ceramiczne z tlenku cyrkonu ulegajg
w roztworze sliny i podwyzszonej temperaturze tzw. degra-
dacji niskotemperaturowej, na ktéra istotny wpltyw wywierajg
réwniez cykliczne obcigzenia wywierane w trakcie kontak-
tow zebowych oraz obrébka mechaniczna (wykonywana
z uzyciem frezarek numerycznych w technologii CAD/CAM)
i cieplna w laboratorium techniczno-dentystycznym [1-6,9].
Zmniejszenie podatnosci ZrO, na ten proces mozna uzy-
ska¢ poprzez dobdér odpowiedniego dodatku stabilizujgcego
oraz jego homogeniczng dyspersje w matrycy. Czynnikiem
znacznie wptywajgcym na pogorszenie wtasciwosci eksplo-
atacyjnych protez statych z ZrO, jest porowatos¢. Stwarza
ona mozliwos¢ penetracji przestrzeni miedzyziarnowych
przez wilgo¢. Nagromadzona ciecz generuje naprezania,
ktére rowniez mogq sta¢ sie powodem niekontrolowanej
przemiany martenzytycznej [2,3]. Istotne jest réwniez Sci-
ste przestrzeganie procesu technologicznego wytwarzania
bloczkéw ceramicznych, z ktérych sg frezowane protezy,
a zwilaszcza kontrolowanie rozmiaru ziarna podczas ob-
robki termicznej. Istnieje pewien krytyczny zakres rozmiaru
ziarna, powyzej ktérego nastepuje spontaniczna przemiana
martenzytyczna [2,3,10].

Zasadniczym celem zrealizowanej pracy byta ocena
wptywu dodatkéw MgO, Y,0, oraz procesu wytwarzania
proszkdow ceramicznych na stabilno$é termiczng ZrO,.
Do wytworzenia proszkéw wykorzystano metode zol-zel,
ktora umozliwia w sposob ekonomiczny otrzymanie produk-
téw o Scisle okreslonym sktadzie chemicznym charaktery-
zujgcym sie duzg homogenicznoscig [11-13].

Materialy i metody

Synteza metoda zol-zel

W procesie syntezy proszku wykorzystano prekursor
ZrO, — 70% roztwér propanolanu cyrkonu w 1-propanolu
(Zr(OPr),) (SIGMAALDRICH). Jako katalizator zastosowano
65% HNO, (POCH), jako rozpuszczalnik 2-propanol (POCH),
jako prekursory tlenkéw metali 0,5 M roztwor Mg(NO,),-6H,0
(SIGMA ALDRICH) w 2-propanolu (Mg(NO,),PrOH) oraz
0.5 M roztwér Y(NO,);-6H,0 (SIGMA ALDRICH) w 2-pro-
panolu (Y(NO,),PrOH) oraz wode destylowana. Zmienne
procesowe zostaty dobrane na podstawie danych litera-
turowych [14-18]. Reakcja byta prowadzona w tempera-
turze pokojowej bez udzialu atmosfery gazu inertnego.

Monoclinic phase is the only one stable in ambient condi-
tions. Presence of other metastable phases is subjected
to addition of stabilizing agents such as: CaO, Y,0,, CeO,,
MgO and Al,O; [3,4-7]. Phase transformation between
stable and metastable phases is a martensitic transfor-
mation, which consequences is 4% rise of grain volume.
This effect can lead to the destruction of the objects made
ofzirconium oxide. Way to control phase transformation is
doping zirconium ceramics with compounds mentioned
above. Most popular stabilizer is Y,0;in amount of 3-6%
mole [1-6,8]. Use of stabilizers does not solve fully issue
of stability of FPR made of ZrO, in human mouth envi-
ronment. It has been proved that the zirconium FPR in
a saliva and increased temperatures subject the low thermal
degradation (LTD), which significantly affected by the cyclic
loads during the tooth contacts and thermo-mechanical
treatment (performed with numerical machines in the CAD/
CAM technology) in dental technology laboratory [1-6,9].
Reductions of susceptibility to LTD can be achieved by the
appropriate choice of the stabilizer and its homogeneous
dispersion in the material matrix. A factor that significantly
influences to the deterioration of ZrO, FPR performance
is porosity. Pores allow to intergranular penetration by
moisture. Accumulated liquid generates tension, which
may give rise to uncontrolled martensitic transformation
[2,3]. It is also important to abide strictly ceramic blocks
manufacturing process, which are processed to prostheses,
and especially particular control of the grain size during
the heat treatment. There is a range of critical grain size
above which the spontaneous martensitic transformation
occurs [2,3,10].

The main objective of the realized study was the evalu-
ation of MgO, Y,0, dopants effect and ceramic powders
synthesis process to the thermal stability of ZrO,. Powders
were prepared by sol-gel method which, allow to obtain in
economical way highly homogeneous products with well-
defined chemical composition [11-13].

Materials and methods

Sol-gel synthesis

The zirconium powders was prepared by sol-gel method
using 70% zirconium n-propoxide solution in 1-propanol
(Zr(OPr),) (SIGMAALDRICH). As a catalyst nitric acid (65%
POCH) was used. Rest of reagents were: as a solvent
2-propanol (POCH), oxide precursors was 0.5 M solutions
of Mg(NO,),'6H,0 (SIGMA ALDRICH) and Y(NO,);-6H,0
(SIGMA ALDRICH) diluted in 2-propanol (Mg(NO;),PrOH
and Y(NO,),PrOH) and deionized water. Process param-
eters were chosen based on scientific data [14-18]. Reaction
was conducted in ambient conditions without a inert gas at-
mosphere. Firstly to the reaction vessel Zr(OPr), was added,
after stabilization speed of magnetic stirrer (CAT ECM 6)
nitric acid and 2-propanol was added. When the clear
transparent solution was obtained precursor solutions was
added. Next deionized water was added. After 15 minutes
of stirring in entire volume homogeneous, transparent, white
gel was obtained, which subsequently was mechanically
fragmented. According to the procedure described above
three types of powders with different molar ratio of MgO
were prepared. Chemical composition of powders is shown
in TABLE 1. Molar ratios: Zr(OPr),: HNO,: 2-propanol : H,O
were 1:1:5:2.5. In the block diagram (FIG. 1) the successive
stages of laboratory work is shown.
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TABELA 1. Sktad chemiczny badanych proszkow.
TABLE 1. Chemical composition of powders.

Sktad ZrO, 96 94 92
Composition | MgO 2 4 6 |
[% mol] Y,0, 2 2 2 |

Do naczynia reakcyjnego wprowadzano propanolan cyr-
konu, a po ustabilizowaniu sie obrotéw mieszadta mag-
netycznego (CAT ECM 6), dodawano kwas azotowy oraz
2-propanol. Po uzyskaniu klarownego roztworu dodawano
kolejno roztwory heksahydratu azotanu itru oraz heksahy-
dratu azotanu magnezu. Nastepnie do zlewki dodawano
wode destylowang. Po 15 minutach mieszania uzyskano
jednorodny, transparentny, biaty Zel, ktéry w dalszej ko-
lejnosci rozdrobniono mechanicznie. Wedtug opisanej
procedury sporzgdzono trzy rodzaje proszkéw réznigcych
sie stezeniem molowym MgO. Wykorzystane w badaniach
sktady proszkow przedstawiono w TABELI 1. Stosunki mo-
lowe Zr(OPr), : HNO,: 2-propanol : H,0 wyniosty 1:1:5:2.5.
Na schemacie blokowym (RYS. 1.) przedstawiono kolejne
etapy prac laboratoryjnych.

Przygotowanie proszku i suszenie

Rozdrobnione mechanicznie zele poddawano procesowi
suszenia w temperaturze T = 338 K przez okres t = 24 h
w suszarce z wymuszonym obiegiem powietrza (BINDER
FED). W dalszej kolejnosci proszki przemywano wodg
destylowang w celu usuniecia pozostatosci HNO,. Placki
filtracyjne suszono w temperaturze pokojowej przez okres
10 dni. Tak wysuszone prébki rozcierano nastepnie recznie
w mozdzierzu.

Badania stabilnosci termicznej

Dla oceny stabilnosci termicznej otrzymanych materia-
tow wykorzystano derywatograf MOM Q-1500 D. Analize
prowadzono w nastepujacych warunkach:

« atmosfera pieca — statyczne powietrze,

» temperatura korncowa — T = 1123 K,

* szybkos$¢ nagrzewania — q = 0,17 Ks™',

* czutosé wagi (TG) — 500 mg,

 substancja odniesienia — Al,O;.

Wyniki i dyskusja

Synteza zol-zel

W trakcie prowadzenia syntezy sprawdzono kilka wa-
riantdw kolejnosci dodawania reagentéw do naczynia re-
akcyjnego. Okreslono réwniez wptyw stosunkéw molowych
na strukture zelu. Najbardziej jednolite, transparentne Zele
o biatej barwie otrzymano w wyniku dodawania poszcze-
golnych sktadnikéw w nastepujacej kolejnosci: Zr(OPr), +
HNO, + 2-propanol + Y(NO,),PrOH + Mg(NO,),PrOH + woda
destylowana (TABELA 2). Czynnikiem, ktéry wymagat Scistej
kontroli byta lepko$¢ mieszaniny reakcyjne;.

Przygotowanie proszku i suszenie

Na podstawie danych literaturowych dobrano temperatu-
re suszenia zelu Tg— 373 K[15]. Informacje zawarte w publi-
kacji dotyczyly cienkich warstw naniesionych metoda wirowg,
na powierzchnie szklanego dysku o srednicy 250 mm.
Autorzy podajg jedng godzine jako czas wystarczajacy
do catkowitego wysuszenia warstwy. Ze wzgledu na
wiekszg objeto$¢ materiatu w pracach wtasnych czas
przebywania w suszarce zwiekszono do o$smiu godzin.
W wyniku suszenia przy zadanych parametrach otrzy-
mano zréznicowane wyniki odbiegajgce od oczekiwan.

70% r-r Zr(OPr), w 1-propanolu
70% Zr(OPr), solution in 1-propanol

v

Katalizator 65% HNO,,
rozpuszczlnik 2-propanol
Catalyst 65% HNO,, solvent 2-propanol

Woda destylowana
Destilled water
A4

Zol/Sol Zr(OPr),:HNO,:2-propanol:H,0
1:1:1:5:2.5

v

Przemywanie woda destylowana, filtracja
Washing in distilled water, filtration

v

Mielenie reczne w mozdzierzu
Hand milling in mortar

v

Suszenie/Drying
T=338 K, t=24 h

RYS. 1. Otrzymywanie zmodyfikowanych prosz-
kéw ZrO,.

FIG. 1. Preparation scheme used for obtaining
modified ZrO, powders.

Powder preparation and drying

Mechanically fragmented gels were dried at T = 338 K
for t = 24 h in forced-air dryer (BINDER FED). In next step
powders were washed with deionized water to remove
remains of nitric acid. Filtration cakes were dried in ambi-
ent temperature for 10 days. Dried samples were grinded
manually in porcelain mortar.

Thermal stability investigation

For the evaluation of the thermal stability of the materials
MOM Q-1500 D derivatograph was used. The analysis was
conducted under following conditions:

+ furnace atmosphere - static air,

« final temperature - T = 1123 K,

* heating rate - q = 0.17 Ks™,

+ sensitivity of the balance (TG) — 500 mg,

« reference substance — Al,O.

Results and Discussion

Sol-gel synthesis

In the course of synthesis several variants of reagent
addition to the reaction vessel were tested. Also influence
of molar ratios to the gel structure was specified. The most
homogeneous, transparent white gels were obtained by
adding the reactants in following order: Zr(OPr), + HNO, +
2-propanol + Y(NO,),PrOH + Mg(NO,),PrOH + deionized
water (TABLE 2). Factor, which required strict control, was
the mixture viscosity.

Powder preparation and drying

Based on scientific data the gel drying temperature was
chosen Tg — 373 K [15]. Information concerned the deposi-
tion of thin films with spin coating method to the surface
of glass disc with 250 mm diameter. The authors indicate
that one-hour period of time sufficient to dry the layer.

Z ommm® 0 00000 0000000000000 0000000000000000000000
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TABELA 2. Parametry procesu syntezy badanych proszkow. XEEEXEE
TABLE 2. Evaluated powders synthesis process parameters.

. Czas . Punkt_ Ogrzewanie SIS .
Reakc_:Ja Time zelc_>wan|a_ Heatin Zr(OPr)_4:H20 Struktura zelu
9
Reaction [min] Gelatlo_n point [323 K] Ratio Gel structure
[min] Zr(OPr),:H,O

1 100 100 - 1:5 niejednorodna / inhomogeneous
2 28 28 - 1:5 niejednorodna / inhomogeneous
3 36 25 - 1:5 niejednorodna / inhomogeneous
4 20 15 - 1:5 niejednorodna / inhomogeneous
5 35 30 - 1:5 niejednorodna / inhomogeneous
6 32 29 - 1:1.25 niejednorodna / inhomogeneous
7 30 25 - 1:1.25 niejednorodna / inhomogeneous
8 30 26 - 1:1.25 niejednorodna / inhomogeneous
9 43 30 - 1:1.25 niejednorodna / inhomogeneous
10 28 25 - 1:2.5 jednolita / homogeneous
11 25 23 Tak/Yes 1:2.5 jednolita / homogeneous
12 24 21 Tak/Yes 1:2.5 jednolita / homogeneous
13 25 23 Tak/Yes 1:2.5 jednolita / homogeneous

TABELA 3. Wptyw temperatury i czasu suszenia na strukture probki.
TABLE 3. Effect of temperature and drying time on the sample structure.

Reakcja Czas Temperatura Struktura Barwa
Reaction Time [min] Temperature [K] Structure Color
1 480 373 pyt / powder biata / white
2 480 373 drobne krysztaty / minor crystals biata / white
3 480 373 drobne krysztaty / minor crystals kremowa / cream
4 480 373 drobne krysztaty / minor crystals z6Ma / yellow
5 480 373 pyt / powder szara / gray
6 420 373 pyt / powder jasnoszara / lightly gray
7 420 373 drobne krysztaty / minor crystals kremowa / cream
8 360 373 pyt / powder czarna / black
9 360 373 pyt / powder szara / gray
10 60 373 pyt / powder szara / gray
11 60 373 aglomeraty / agglomerate biata / white
12 60 363 aglomeraty / agglomerate biata / white
13 1440 338 aglomeraty / aq'glomerate biata / white
100.0
99.90
99.80
— 99.70
=
o Probka 3/Sample 3
— 99.60 —~——
L
99.50 Prébka 2/Sample 2 (@] CDI
99.40 O <
Prébka 1/Sample 1
00,30 robkKa ample > m
273 373 473 573 673 773 873 973 1073 173 1273 - I I I
Temperatura/Temperature [K] = |_
L
RYS. 2. Krzywe TG: prébka 1 (4% MgO), probka 2 (2% MgO), probka 3 (6% MgO). H
FIG. 2. TG curves: sample 1 (4% MgO), sample 2 (2% MgO), sample 3 (6% MgO). =4 2
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Analizujgc kolejne zrodto literaturowe [16] i Scisle kontro-
lujac strukture materiatu w trakcie suszenia (krok czasowy
15 min.) dobrano optymalne parametry. Uzyskane wyniki
zostaty przedstawione w TABELI 3.

Wysuszone proszki przemyto trzykrotnie wodg destylo-
wang oraz sgczono pod zmniejszonym cisnieniem. Otrzy-
mano trzy jednolite placki filtracyjne.

Badania stabilnosci termicznej

Wyniki badanh stabilnosci termicznej wytworzonych prosz-
koéw przedstawiono na RYS. 2.

Na podstawie analizy krzywych TG mozna stwierdzi¢ nie-
znaczny ubytek masy badanych prébek: prébka 1 —0.62%,
probka 2 —0.46%, probka 3 — 0.44%. W przypadku probki 1
w zakresie wyzszych temperatur mozna zauwazy¢ wigekszg
tendencje spadkowg masy. Niemniej w badanym zakresie
temperatur nie ma zmian $wiadczacych o dehydratacji.

Whioski

W pracy przedstawiono wstepne wyniki badan dotyczace
przydatnosci metody zol-zel do wytwarzania proszku ZrO,
modyfikowanego MgO oraz Y,0, z przeznaczeniem do za-
stosowan w protetyce stomatologicznej. Przeprowadzona
analiza termograwimetryczna potwierdzita brak w sktadzie
chemicznym przygotowanych proszkéw wodorotlenku
cyrkonu. Wyniki przeprowadzonych badan potwierdzajg
celowos¢ zastosowania metody zol-zel do wytwarzania
biomateriatéw ceramicznych.
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Due to the larger volume of the dried material in our work
drying time was increased to eight hours. Results of drying
with given parameters differ from expectations. Analysis of
another data and strict control of material structure during
drying allow to choose optimal parameters [16]. Results are
shown in TABLE 3.

Dried powders were three times washed with deionized
water under low-pressure. Three homogeneous filtration
cakes were obtained.

Thermal stability investigation

The results of thermal stability of prepared powders are
shown in FIG. 2.

Based on the TG curves it can be observed a slight loss of
mass of the samples: 1 —0.62%, 2 —0.46% and 3 — 0.44%.
In the case of sample 1 in the higher range of temperatures
there is a tendency of higher mass decrease. However, in
a considered range of temperatures there is no change in
mass due to dehydration.

Conclusions

In the paper preliminary results of suitability of the sol-gel
process for the production of modified with MgO and Y,O,
zirconium oxide powder which may be intended for pros-
thetic dentistry are presented. Thermogravimetric analysis
of prepared powders confirmed the absence of zirconium
hydroxide in the powders. Obtained results confirm the
usefulness of the sol-gel process for the manufacturing of
ceramic biomaterials.

Podziekowania

The authors would like to thank Dr.-Ing. Tomasz Radko
from the Department of Inorganic Chemistry, Analytical
Chemistry and Electrochemistry, Faculty of Chemistry,
Silesian University of Technology for their help in the inter-
pretation of the obtained results. Research costs were cov-
ered by the own Department of Biomaterials and Medical
Devices Engineering.

References

[11] Denry I, Kelly J.R.: State of the art of zirconia for dental appli-
cations. Dental Materials 24 (2008) 299-307.

[12] Sakka S.: Handbook of Sol-Gel Science and Technology:
Processing, Characterization and Applications, Vol. 1 — Sol-Gel Pro-
cessing, Kluwer Academic Publishers Springer New York 2004.
[13] Corriu R., Trong Anh N.: Molecular Chemistry of Sol-Gel
Derived Nanomaterials Wiley 2009.

[14] Segel D.: Chemical synthesis of ceramic materials. Journal of
Materials Chemistry 7 (8) (1997) 1297-1305.

[15] Diaz-Parralejo A., Macias-Garcia A., Sanchez-Gonzales J.,
Rngeles Diaz-Diez M., Cuerda-Correa E.M.: A novel strategy for
the preparation of yttria-stabilized zirconia powders: Deposition and
scratching of thin films obtained by the sol-gel method. Journal of
Non Crystal Solids 357 (2011) 1090-1095.

[16] Changrong X., Huagiang C., Hong W., Pinghua Y., Guangyao M.,
Dingkun P.: Sol—-gel synthesis of yttria stabilized zirconia membra-
nes through controlled hydrolysis of zirconium alkoxide. Journal of
Membrane Science 162 (1-2) (1999) 181-188.

[17] Viazzi C., Deboni A., Ferreira J.Z., Bonino J.P., Ansart F.:
Synthesis of Yttria Stabilized Zirconia by sol-gel route: Influence of
experimental parameters and large scale production. Solid State
Sciences 8 (9) (2006) 1023-1028.

[18] Bansal N.P.: Sol-Gel synthesis of MgO-SiO, glass compositions
having stable liquid-liquid immiscibility, 89" Annual meeting and
Exposition of the American Ceramic Society Pittsburgh, Pennsyl-
vania April 26-30, 1987.



MIKROSTRUKTURA
| WLASCIWOSCI WARSTW
TLENOAZOTOWANYCH
WYTWORZONYCH W OBROBCE
HYBRYDOWEJ W NISKOTEMPE-
RATUROWEJ PLAZMIE

MicHAt TARNOWSKI'*, AGNIESZKA SOWINSKAZ,
JusTYNA OLEKsIAK®, TomAasz Borowski',
ELzBIETA CZARNOWSKAZ, TADEUSZ WIERZCHON'

" WyDziAt. IN2ZYNIERI MATERIALOWE,

PoLITECHNIKA WARSZAWSKA,

uL. Woroska 121, 02-507 WaRszawA

2 INSTYTUT “PoMNIK” CENTRUM ZDRowIA DzIECKA,
ZaktAD PATOLOGII,

AL. Dzieci PoLskicH 20, 04-730 WARszAWA
3WyDziat MECHATRONIKI, POLITECHNIKA WARSZAWSKA,
uL. Sw. ANDRzEJA BogoLl 8, 02-525 WARSZAWA

* E-MAIL: MICTARN@GMAIL.COM

Streszczenie

Szczegdine wtasciwosci tytanu i jego stopow, takie
jak: niska gesto$c, wysoka wytrzymatos¢ wtasciwa
oraz dobra odporno$c na korozje i korzystny modut
Younga w zestawieniu z powszechnie stosowanymi
stalami chirurgicznymi na implanty kostne powoduja,
Ze znajdujq one coraz szersze zastosowanie w me-
dycynie. Obecnie jednym z rozwijanych kierunkéw
badan w aspekcie poprawy biozgodnosci tytanu i jego
stopéw jest poprawa tgczenia sie implantu z ko$cig
poprzez zwiekszenie adhezji oraz aktywacji ptytek
krwi. Cel ten mozna osiggng¢ poprzez zastosowanie
technik inzynierii powierzchni, takich jak metody PVD
i CVD, implantacje jonéw oraz obrébki jarzeniowe, np.
tlenoazotowanie w niskotemperaturowej plazmie.

Celem niniejszych badan byta ocena mikrostruk-
tury (SEM), sktadu chemicznego (EDS), topografii
powierzchni (profilometr optyczny), mikrotopografii
oraz mikrochropowato$ci powierzchni (AFM), mikro-
twardosci, odpornosci korozyjnej w roztworze Ringera
(metoda potencjodynamiczna) oraz biozgodnosci
warstw tlenoazotowanych wytworzonych podczas
procesu tlenoazotowania jarzeniowego w niskotem-
peraturowej plazmie w temperaturze 650°C. Dyfuzyjna
warstwa typu TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) wytworzona na
stopie tytanu Ti6Al4V charakteryzuje sie wysokg
twardo$cig, dobrg odpornoscig korozyjng i wyzsza,
niz stop tytanu w stanie wyjsciowym, twardoscig.
Badania biozgodnosci w zakresie adhezji i aktywacji
ptytek krwi wykazaty, ze adherowaty one w wiekszym
stopniu i wykazywaty cechy wiekszej aktywacji na
warstwach tlenoazotowanych niz na stopie tytanu
Ti6AI4V w stanie wyjsciowym. Rezultaty wskazujg,
ze wytworzenie warstwy tlenoazotowanej pozwala
poprawi¢ wtasciwos$ci biomateriatow tytanowych
w aspekcie integracji z kosciq.

Stowa kluczowe: tlenoazotowanie, warstwy po-
wierzchniowe, mikrostruktura, topografia powierzchni,
adhezja ptytek krwi

[Inzynieria Biomateriatéow 120 (2013) 13-18]
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Abstract

Specific properties of titanium and its alloys such
as: low density, high tensile strength, good corrosion
resistance and advantageous elastic modulus in
comparison to commonly used surgical steels for bone
implants are the reasons for their wider application
in medicine. Nowadays, one of the most expandable
directions of investigation in the aspect of enhancing
biocompatibility of titanium and its alloys is impro-
vement of platelets adhesion and activation to bone
implant. This goal can be achieved through the use
of several surface engineering methods like PVD and
CVD methods, ion implantation and treatment in glow
discharge conditions like low temperature plasma
oxynitriding.

This study was aimed to evaluate the microstruc-
ture (SEM), chemical composition (EDS), topography
(optical profilometer), microtopography and microrou-
ghness (AFM), microhardness, corrosion resistance
in Ringer solution (potentiodynamic method) and
biocompatibility of oxynitrided surface layer produ-
ced at low temperature of glow discharge process.
The diffusive surface layer of TiO,+TiN+T,N+aTi(N)
type produced on Ti6Al4V titanium alloy exhibited
advantageous properties such as high hardness,
good corrosion resistance and higher than titanium
alloy microhardness. Biocompatibility investigated in
range of platelets adhesion and activation revealed
that these cells adhered in higher extent and dis-
played morphological features of larger activation on
oxynitrided layer compared to titanium alloy. Results
suggest that produced oxynitrided surface layer have
a potential to improve titanium biomaterials in rage of
integration with bone.

Keywords: oxynitriding, surface layers, microstructu-
re, platelets adhesion

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 13-18]

13

BI® MATERIALS



14

Wstep

BI® MATERIALS

Proces tlenoazotowania w warunkach wytadowania
jarzeniowego wydaje sie by¢ jedng z bardziej perspek-
tywicznych metod inzynierii powierzchni do wytwarzania
tlenkéw na azotowanej powierzchni tytanu i jego stopow w
aspekcie polepszenia ich biologicznego kontaktu z koscia.
Ten hybrydowy proces sktadajacy sie z procesow azotowa-
nia i utleniania w niskotemperaturowej plazmie pozwala na
wytworzenie warstw dyfuzyjnych typu TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N)
na detalach o skomplikowanych ksztattach, w temperaturze
ponizej 680°C, wiec bez znaczacej zmiany w mikrostruktu-
rze obrabianego materiatu [1,2]. Tlenki tytanu polepszajg
biologiczne wiasciwosci w zakresie kontaktu tytanu i jego
stopdw z koscig (tzw. efekt biomimetyczny w roztworze
fizjologicznym — SBF [3]), podczas gdy warstwa azotowana
TiN+Ti,N+aTi(N) eliminuje efekt metalozy [4].

Wiadome jest, ze implanty tytanowe tworza pasywnag
warstwe TiO,, ktéra natychmiast wchodzi w kontakt z pro-
teoglikanami tkanki widknistej na powierzchni rozdziatu
kos¢-implant. Jednak pasywna powtoka TiO, ma stabe
wiasciwosci mechaniczne [5]. Dlatego tlenki tytanu wytwo-
rzone w réznych procesach obrébek powierzchniowych na
stopach tytanu zostaty dogtebnie przebadane w aspekcie
poprawy wtasciwosci mechanicznych, biozgodnosci i odpor-
nosci na korozje [6,7]. Ich struktura i topografia powierzchni
$g najwazniejszymi parametrami warunkujgcymi adsorpcje
protein, adhezje i proliferacje osteoblastéw oraz wzrost
tkanki kostnej [8]. Stosujac technologie tlenoazotowania
w warunkach wyladowania jarzeniowego mozna w tatwy
sposob wytwarzac¢ dyfuzyjne warstwy wierzchnie, ktére
zapobiegajg zjawisku metalozy, a zewnetrzna strefa tienku
tytanu TiO, moze by¢ modyfikowana w szerokim zakresie.
Celem tej pracy byla ocena wiasciwosci i biozgodnosci
tlenoazotowanych warstw powierzchniowych wytworzonych
na stopie tytanu Ti6Al4V w warunkach wytadowania jarze-
niowego w niskiej temperaturze z rozwinietg zewnetrzng
strefg tlenku tytanu - TiO,.

Materialy i metody

Na szlifowanych prébkach ze stopu tytanu Ti6AI4V zo-
stata wytworzona w warunkach wytadowania jarzeniowego
warstwa tlenoazotowana. Proces tlenoazotowania sktadat
sie z dwoch etapow: azotowania w temperaturze 680°C
przez 4 godziny, a nastepnie utleniania w temperaturze
650°C w czasie 20 min. Wytworzone warstwy zostaty prze-
badane pod katem mikrostruktury i sktadu chemicznego przy
uzyciu skaningowego mikroskopu elektronowego (Hitachi
S-3500N) wyposazonego w energorozdzielczy spektrometr
rentgenowski (EDS — Thermonoran), topografii powierzchni
przy uzyciu skanujgcego profilometru optycznego (Wyko
NT9300) oraz mikroskopu sit atomowych (AFM — Veeco
Multimode V) w trybie ,tapping mode” i odpornosci koro-
zyjnej w roztworze Ringera metodg potencjodynamiczng
wykorzystujac potencjostat Atlas-Solich 0531.

Prébki do badan biologicznych byly sterylizowane pla-
zmowo (Sterrad 100, atmosfera H,0,, temperatura 54°C,
cisnienie 7 mbar). Badania zostaly przeprowadzone przy
uzyciu bogato ptytkowego osocza (PRP) przygotowanego z
krwi zdrowych dawcéw, w zakresie adhezji i aktywacji ptytek
krwi. PRP byto inkubowane w statycznych warunkach na
powierzchni prébek przez 2 godziny w temperaturze 37°C.
Niezaadherowane komorki zostaty wyptukane. Zaadhero-
wane komorki zostaty rutynowo utrwalone, odwodnione
i pokryte cienkg powitokg ztota do badah na skaningo-
wym mikroskopie elektronowym (JEOL JSM-7600F).

Introduction

The oxynitriding process under glow discharge conditions
seems to be one of the prospective methods of surface
engineering of producing oxides on the nitrided surface of
titanium and its alloys in order to improve their biological
contact with bone. This hybrid process combined oxidizing
followed the low temperature nitriding allows the production
of TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) diffusive surface layers on details
of complicated shapes at the temperatures below 680°C,
so without significant changes in the substrate microstruc-
ture and properties of TiBAI4V titanium alloy [1,2]. Titanium
oxides improve biological properties for better contact of
titanium and its alloys with bone (so called biomimetic ef-
fect in physiological solution — SBF [3]), whereas a nitrided
TiN+Ti,N+aTi(N) layer, as previous examinations revealed
[4], eliminates metallosis effect.

Itis known that titanium implants form native TiO, coating
which immediately goes in close contact with proteoglycans
of fibrous tissue in the bone—implant interface. However, this
native TiO, layer has poor mechanical properties [5]. There-
fore, titanium oxides produced by various surface treatments
on titanium alloys have been extensively investigated due
their superior mechanical properties, biocompatibility and
corrosion resistance [6,7]. Their structure and topography
are the most important features for protein adsorption,
osteoblasts adhesion and proliferation and bone tissue in-
growth [8]. Applying glow discharge oxynitriding process can
be easy to produce diffusion surface layers, which protect
against effect of metallosis and external zone of TiO, can
be widely modified. The aim of this study was verification
of properties and biocompatibility oxynitrided surface layer
produced on Ti6Al4V alloy under glow discharge conditions
at low temperature, with developed external zone of TiO,.

Materials and Methods

On grinded samples of Ti6Al4V alloy, under glow dis-
charge conditions, oxynitrided surface layers were pro-
duced. The oxynitriding process consisted of two steps:
nitriding at temperature of 680°C for 4 h and then oxidizing at
temp. 650°C for 20 min. Produced layers were tested for the
microstructure and chemical composition using a scanning
electron microscope (Hitachi S-3500N with Thermonoran
EDS analyzer), and surface topography with scanning
optical profilometer (Wyko NT9300) and atomic force micro-
scope (AFM — Veeco Multimode V) using tapping mode, and
corrosion resistance in Ringer solution by potentiodynamic
method using Atlas-Solich 0531 Analyser.

Samples for biological examinations were plasma
sterilized (Sterrad 100, atmosphere of H,O,, temp. 54°C,
pressure 7 mbar). Investigations were conducted with
fresh platelet rich plasma (PRP) prepared from the blood of
healthy donors in range platelets adhesion and activation.
PRP was incubated in static conditions on the samples’ sur-
face by 2 h at temperature of 37°C. Not adhered cells were
rinsed. Adhered cells were routinely fixed and dehydrated
and covered with fine layer of gold for investigations in
scanning electron microscope (Jeol JSM-7600F). Platelets
number and morphology were analyzed with morphometric
program Cells®"¢ (Olympus, Germany) on images taken
from ten areas of each samples. Value of measurements for
three samples with oxynitrided surface and three reference
titanium alloy were expressed as Mean+SD.



Liczebnos¢ ptytek krwi oraz ich morfologia byty analizowane
przy pomocy morfometrycznego programu Cells¢"¢ (Olym-
pus) na zdjeciach zrobionych z 10 obszaréw z kazdej probki.
Wartosci pomiaréw dla trzech préobek po tlenoazotowaniu
jarzeniowym oraz 3 probek z referencyjnego stopu tytanu
Ti6AI4V zostaly wyrazone w postaci wartosci $redniej +
odchylenie standardowe.

Wyniki i dyskusja

Results and Discussions

The produced oxynitrided layers had diffusive character
and were TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) type. Their thickness was
about 3 um, and external titanium oxide zone was about
300 nm (FIG. 1). Surface roughness parameters of Ti6AI4V
titanium alloy in initial state and after plasma oxynitriding
process obtained during optical profilometer investigations
are presented in TABLE 1.

Wytworzone warstwy tlenoazoto- a)

b)
80

wane TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) majg dy- ;T
fuzyjny charakter oraz posiadajg gru-
bos¢ okoto 3 um, z zewnetrzna strefg
tlenkéw o grubosci okoto 300 nm
(RYS. 1). Parametry chropowatosci
powierzchni stopu tytanu Ti6AI4V w
stanie wyjsciowym oraz po proce-
sie tlenoazotowania jarzeniowego
otrzymane podczas badania na
profilometrze optycznym przedstawia
TABELA 1.

Parametry mikrochropowato-
$ci powierzchni stopu Ti6AI4V w
stanie wyjsciowym oraz po proce-
sie tlenoazotowania jarzeniowe-
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go otrzymane podczas badania
przy uzyciu mikroskopu sit atomo-
wych przedstawiono w TABELI 2,
natomiast obrazy fazowe oraz topo-
grafie powierzchni na RYS. 2 3.
Obrazy fazowe uwidaczniajg strukture szlifowanego
stopu tytanu Ti6AI4V (RYS. 2), ktdéra sktada sie z odksztat-
conych plastycznie na skutek szlifowania faz a i B, z kolei
w przypadku tlenoazotowania jarzeniowego tworzy sie
struktura tlenkéw tytanu réwnomiernie rozmieszonych na
powierzchni stopu. Badany stop tytanu Ti6Al4V w stanie
wyjéciowym charakteryzuje sie duzym rozwinieciem po-
wierzchni ze wzgledu na fakt, iz zostat on wstepnie poddany
szlifowaniu papierem $ciernym o gradacji 240, natomiast
proces tlenoazotowania powoduje wzrost parametréw chro-
powatosci, zaréwno w skali makro, jak i mikro, szlifowanej
powierzchni stopu tytanu (TABELA 2, RYS. 3).

layer.

TABELA 1. Parametry chropowatosci powie-
rzchni stopu Ti6Al4V w stanie wyjsciowym
oraz po wytworzeniu dyfuzyjnej warstwy typu
TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) w procesie tlenoazotowania
jarzeniowego uzyskane przy pomocy profilometru
optycznego.

TABLE 1. Surface roughness parameters of
Ti6Al4V alloy in its initial state and with produced
in plasma oxynitriding process diffusive layer
TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) obtained with the use of
optical profilometer.

Parametr chropowatosci
Surface roughness parameters

Badany materiat

Examined material

RYS. 1. Mikrostruktura (a) i sktad chemiczny (b) warstwy tlenoazotowanej.
FIG. 1. Microstructure (a) and chemical composition (b) of the oxynitrided

Surface roughness parameters of Ti6AI4V titanium
alloy in initial state and after oxynitriding in glow discharge
conditions obtained with the use of atomic force microscope
are presented in TABLE 2 while phase images and surface
topography are presented in FIGs 2 and 3.

Phase images show the structure of grinded Ti6Al4V
titanium alloy (FIG. 2), which consists of plastically deformed
— due to grinding — phases a and B. After oxynitriding in
glow discharge conditions phase images show structure of
titanium oxide evenly located on titanium alloy’s surface.
Examined Ti6Al4V titanium alloy in initial state is charac-
terized by high surface development due to the fact, that it
has been grinded with abrasive papers of 240 gradation.
Oxynitriding in glow discharge conditions enhanced surface
roughness parameters of grinded surface of titanium alloy
in macro and micro scale (TABLE 2, FIG. 3).

TABELA 2. Parametry chropowatosci powie-
rzchni stopu Ti6Al4V w stanie wyjsciowym
oraz po wytworzeniu dyfuzyjnej warstwy typu
TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) uzyskane przy pomocy
mikroskopu sit atomowych.

TABLE 2. Surface roughness parameters of
Ti6AI4V alloy in its initial state and with produced
diffusive layer TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) obtained with
the use of atomic force microscope.

Parametr chropowatosci
Badany materiat Surface Roughness Parameters

Examined material

15

Ra[um] Rq[um] Rz [pm] Ra[nm] Rq[nm] Rz [nm]
Ti6AI4V 0.600 0.748 6.172 Ti6AI4V 26.5 33.6 196
ITi02+TiN+Ti2N+aTi(N) 0.733 0.914 7.420 I ITi02+TiN+Ti2N+aTi(N) 57.4 71.8 445 I
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RYS. 2. Obrazy fazowe (AFM) powierzchni stopu tytanu Ti6Al4V po szlifowaniu oraz warstwy TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N)
wytworzonej w procesie tlenoazotowania jarzeniowego.

FIG. 2. Phase images (AFM) of the surface of Ti6AI4V titanium alloy after grinding and TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N)
layer produced in plasma oxynitriding process.

Ti6AI4V

500.0 nm._,

0.0nm \

500.0 nm.

0.0nm \

RYS. 3. Topografia powierzchni stopu tytanu Ti6Al4V po szlifowaniu i warstwy typu TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N)
wytworzonej w procesie tlenoazotowania jarzeniowego.

FIG. 3. Surface topography of Ti6Al4V titanium alloy after grinding and TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) layer produced
in plasma oxynitriding process.
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Powierzchnia warstwy The oxynitrided surface 17
tlenoazotowanej charakte- 1000 = layer exhibited a higher ® @ @ 0 @ @ o
ryzowata sie znacznie wyz- microhardness (1040
szg mikrotwardoscig (1040 §a= 00 - HV0.02) in comparison
HV0,02) w poréwnaniu ze g with Ti6AI4V alloy in initial
stopem tytanu Ti6AI4V w | § 101 —Ti6AMY state (380 HV0.02) and
stanie wyjsciowym (380 j = — TiO2+TiN+Ti2N+alphaTi(IN) slightly better corrosion
HV0,02) i nieco lepszg od- [ & ! resistance (FIG. 4).
pornos¢ korozyjnag (RYS. 4). § o1 Samples incubation with

Inkubacja probek w PRP IS PRP revealed platelets
wykazata wyzszg adhezje £ 001 - higher adhesion and ag-
i agregacje ptytek krwi na | 2 Ringer solution gregation on oxynitrided
powierzchni tlenoazotowa- 0,001 T T T T T T 1 surface layers than on
nej w stosunku do stopu ty- -500 0 500 1000 1500 2000 2500 3000 j titanium alloy (FIG. 5).
tanu w stanie wyjsciowym potential E, [mV], SCE Imaging demonstrated
(RYS. 5). that platelets were also

Obserwacje mikrosko- slightly more activated ex-

powe wykazaty, ze plytki  Rys. 4. Odpornosé korozyjna stopu Ti6A4IV w stanie  Nibiting spread dendritic
krwi byty réwniez nieznacz- wyjséciowym oraz po tlenoazotowaniu jarzeniowym w tem- shape with multiple pseu-
nie bardziej aktywowane i peraturze 650°C. dopodia and larger size
charakteryzowaly si¢ den- | F|G, 4. Corrosion resistance of the Ti6AI4V alloy in initial  (FIG. 6).

drytycznymksztattemzwie- | state and oxynitrided in glow discharge conditions at
loma wypustkami o wiek- 650°C.

szych rozmiarach (RYS. 6).
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RYS. 5. Adhezja (a) i agregacja ptytek krwi (b) na
referencyjnym stopie tytanu w stanie wyjsciowym
oraz warstwie tlenoazotowanej wytworzonej na
stopie Ti6AI4V.

FIG. 5. Platelets adhesion (a) and aggregation
(b) on reference titanium alloy in initial state and
oxynitrided surface layer produced on Ti6Al4V
titanium alloy.

RYS. 6. Morfologia ptytek krwi zaadherowanych
na referencyjnym stopie tytanu Ti6Al4V (a)
i warstwie tlenoazotowanej wytworzonej na stopie
Ti6Al4V (b).

FIG. 6. Morphology of platelets adhered on refer-
ence Ti6AI4V titanium alloy in initial state (a) and
oxynitrided surface layer produced on Ti6Al4V
alloy (b).
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Analiza morfometryczna potwierdzita te obserwacje

® o o o o ® o wykazujgc, ze $redni rozmiar zaadherowanych ptytek krwi

BI® MATERIALS

na powierzchni warstwy tlenoazotowanej byt wiekszy. To
sugeruje, ze polepszyta sie interakcja pomiedzy ptytkami
krwi a tlenoazotowang powierzchnig [8]. Wiadomo z danych
literaturowych [9-11], ze na powierzchni tlenku tytanu — TiO,
zwieksza sie adhezja komorek, oraz ze wieksze rozwinie-
cie powierzchni spowodowane procesem tlenoazotowania
jarzeniowego polepsza adhezje ptytek krwi. Dodatkowo,
zewnetrzna strefa tlenku TiO, gwarantuje tworzenie sie
fosforanéw wapnia podczas ekspozycji w ptynach ustro-
jowych, dajac pozytywne efekty w aspekcie taczenia sie
implantu z koscig [1,3].

Whioski

* Proces tlenoazotowania jarzeniowego stopu tytanu
Ti6AI4V umozliwia wytworzenie tlenku tytanu — TiO,, w
strefie zewnetrznej warstwy azotowanej TiN+Ti2N+aTi(N).

» Topografia powierzchni tlenku tytanu i zastosowana
sterylizacja plazmowa wptywajg na wzrost adhezji ptytek
krwi oraz lepsze potaczenie kosé—implant tytanowy.

* Wyniki badan wykazuja, ze warstwy tlenoazotowane
moga poprawi¢ wiasciwosci biomateriatéw tytanowych
w aspekcie integracji implantu z koscia.

Podziekowania

Praca zrealizowana zostata w ramach projektu Narodo-
wego Centrum Nauki nr 2011/01/B/ST8/07554.
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Morphometric analyses confirmed this observation
showing that mean size of platelets adhered on oxynitrided
surface layers was bigger. This suggest that an interaction
of platelets with oxynitrided surface was increased [8]. It is
known that on TiO, surface adhesion of cells is improved
[9-11], and we also found that oxynitridation process
enhances platelet adhesion. Additionally, outer TiO, zone
guaranties the formation of calcium phosphates during ex-
posure for body fluids, giving advantageous effect during
implant bonding with bone [1,3].

Conclusions

» Glow discharge assisted oxynitriding of titanium alloy
Ti6Al4V enables producing of titanium oxide — TiO, at the
external zone TiN+Ti,N+aTi(N) nitrided layer.

* The roughness of TiO, and applied plasma sterilization
influence on increase platelets adhesion and bone-titanium
biomaterials interface.

* The results suggest that the oxynitrided surface layers
have a potential to improve titanium biomaterials in rage of
integration with bone.
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Abstract

Wecigz nie udato sie otrzymac implantu kostnego,
ktory charakteryzowatby sie wysokg biozgodno$cig
i bioaktywnoscia, osteokonduktywnoscia, odpowied-
nimi wtasciwo$ciami mechanicznymi oraz dobrg
porecznoscig chirurgiczng. Dodatkowg zaletg tego
typu materiatu powinna by¢ mozliwo$c dostarczenia
antybiotyku w wybrane miejsce ludzkiego organizmu
w celu zapobiegania rozwojowi potencjalnych infekcji
zwigzanych z jego wszczepianiem.

Opracowano nowy kompozytowy nos$nik leku, skta-
dajgcy sie z porowatych granul hydroksyapatytowych
pokrywanych poli(D,L-laktydem) z klindamycyna,
majgcy znalez¢ zastosowanie jako implant kostny
w chirurgii szczekowo-twarzowej. Wtasciwosci mate-
riatdw wykorzystanych do produkcji implantu zostaty
zbadane z uzyciem metod XRD, FTIR, BET oraz DSC.
Rozmiar i morfologie granul (250-1000 um) okre$lono
za pomocg mikroskopii SEM. Technika ta postuzyta
takze do okre$lenia rozmiaru (10-40 um) oraz roz-
mieszczenia porow. Udziat objetoSciowy poréw zostat
oszacowany za pomocq metody hydrostatycznej.
Przygotowano cztery grupy granul z r6zng zawartos-
cig klindamycyny. Zbadano wtasciwo$ci uwalniania
(trwajgcego 15-22 dni) leku z warstwy polimerowej.
Od pierwszej godziny, az do korca eksperymentu,
obserwowano aktywnos$c¢ bakteriobojczg uwolnionej
klindamycyny. W przypadku dwoch grup granul przez
pierwszych piec dni szczep bakteryjny gronkowca zto-
cistego wykazywat wrazliwo$¢ lub Srednig wrazliwo$¢
na uwolniony lek. Przedstawione w niniejszej pracy
wyniki badan dowodza, ze opisywany kompozyt moze
Znalez¢ zastosowanie jako potencjalny implant kostny
i nosnik lekéw. Prowadzone sg dalsze badania nad
zaprezentowanym materiatem.

Stowa kluczowe: granule hydroksyapatytowe, poli-
laktyd, kompozyt, kontrolowane uwalnianie leku,
implant kostny

[Inzynieria Biomateriatéow 120 (2013) 19-29]

The problem of developing the bone implant,
characterized by high biocompatibility, bioactivity,
osteoconductivity, suitable mechanical properties and
good surgical handiness, is still not solved. Additional
advantage of such material should be the capability of
delivering an antibiotic to a chosen part of the human
body in order to prevent occurrence of post-operative
infections.

A novel drug delivery system, composed of porous
hydroxyapatite granules with poly(D,L-lactide) coating
incorporating clindamycin, was engineered for use
as a bone filler in oral and maxillofacial surgery. The
properties of the materials, used to obtain the implant,
were examined by the use of XRD, FTIR, BET and
DSC methods. The size (250-1000 um) and morpholo-
gy of granules were determined with SEM. This techni-
que was also applied to investigate the size (10-40 um)
and distribution of pores. The solvent accessible pore
volume was evaluated by the hydrostatic method. Four
groups of granules with different concentrations of
clindamycin were prepared. The properties of drug re-
lease (lasting 15 to 22 days) from the polylactide layer
were studied. The antimicrobial activity of the released
clindamycin was observed from the first hour till the
end of the experiment. The Staphylococcus aureus
strain was susceptible or intermediately susceptible
to the released drug during first 5 days for two studied
groups. These experimental results indicate that the
studied composite material may be used as a potential
bone implant and drug carrier. The described system
is still under investigation.

Keywords: hydroxyapatite granules, polylactide,
composite, controlled drug release, bone implant

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 19-29]
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Kos¢ jest naturalnym kompozytem skfadajagcym sie
z organicznej matrycy, ktérg stanowi kolagen oraz z nieor-
ganicznej fazy ceramicznej - hydroksyapatytu. Dodatkowo
kos¢ zawiera wode oraz niewielkg ilos¢ innych substancji
organicznych, takich jak biatka, polisacharydy i lipidy. Dzieki
swojej budowie, ko$¢ charakteryzuje sie duzg elastycz-
noscig oraz dobrymi wtasciwosciami mechanicznymi [1,2].
Dlatego najodpowiedniejszym implantem kostnym do za-
stosowan w chirurgii twarzoczaszki wydaje sie by¢ materiat
kompozytowy, ktéry taczy w sobie twardosc i sztywnosc¢
ceramiki z elastycznoscig i wytrzymatoscig polimeru.

Hydroksyapatyt jest materiatem ceramicznym, ktérego
skiad jest zblizony do sktadu mineralnej fazy kosci. Cechy
takie jak: biozgodnosc, bioaktywnos¢, osteokonduktywnos$é
i odporno$¢ w srodowisku biologicznym czynig go dobrym
materiatem zastepczym dla kosci. Niska wytrzymatos¢
mechaniczna ogranicza jednak jego zastosowanie do
miejsc w organizmie nie przenoszacych duzych obcigzen
mechanicznych. Hydroksyapatyt moze by¢ stosowany w
ortopedii w postaci proszku, granul, blokéw oraz pokry¢ [3,4].
Jedng z najwazniejszych cech implantoéw ceramicznych jest
ich porowato$¢. Dzieki fizycznemu ,zakotwiczeniu” kosci
w porach materiatu, tworzy sie silne wigzanie miedzy implan-
tem a tkankg kostng. Wrastanie tkanki kostnej w materiat
(osteointegracja) jest mozliwe, gdy pory majg odpowiednie
rozmiary i morfologie oraz sg ze sobg potagczone. Biologiczne
potaczenie wystepuje w przypadku poréw o rozmiarach 100-
200 um. Wéwczas obserwuije sie wrastanie w implant tkanki
kostnej wraz z naczyniami krwionosnymi. Istniejg rowniez
doniesienia, wedtug ktorych optymalny rozmiar poréw to
250-300 um [5]. Aby osteointegracja miata miejsce, Sred-
nica potgczen miedzy porami powinna wynosi¢ co najmniej
20 um, zas $rednica mikroporéw - 50 um [4]. Adsorpcja biatek
oraz réznicowanie komorek kostnych w implancie nastepuje
nawet w przypadku porow o mniejszych rozmiarach [2].

Polilaktyd nalezy do biodegradowalnych poli(a-hydrok-
syestrow) [6], Wystepuje w formie dwoch izomerdw optycz-
nych: D- i L-laktydu oraz jako ich racemiczna mieszanina
- D,L-laktyd. Polilaktyd charakteryzuje sie stosunkowo
dobrg biozgodnoscig i wytrzymatoscig mechaniczna, ktore
sprawiaja, ze materiat ten wykorzystywany jest w medycynie
jako tworzywo do produkciji nici chirurgicznych, membran
oraz nosnikow lekow [7]. Biozgodnosé polilaktydu zalezy od
masy czasteczkowej, udziatu stereoizomeroéw D i L, formy
implantu oraz techniki jego wytwarzania [8]. W srodowisku
ludzkiego organizmu polilaktyd ulega degradacji hydroli-
tycznej. Polimer rozktada sie na oligomery, a nastepnie na
monomery kwasu mlekowego, ktére nastepnie sg wykorzy-
stywane w cyklu Krebsa [8-10].

Pomimo postepu w medycynie oraz wysokiego poziomu
sterylnosci na salach operacyjnych, nadal istnieje ryzyko
wystagpienia infekcji pooperacyjnych. Typowym zakazeniem
kostnym pojawiajagcym sie po implantacji jest zapalenie kosci
i szpiku (tac. Osteomyelitis). Najczesciej zapalenie to wywo-
tane jest przez mikroorganizmy, takie jak gronkowce (w tym
gronkowiec ztocisty — Staphylococcus aureus), pateczki ropy
bfekitnej (Pseudomonas aeruginosa) oraz rzadziej pateczki
okreznicy (Escherichia coli) [11]. W celu zapobiegania
rozwojowi infekcji zalecana jest pooperacyjna terapia anty-
biotykowa. Jednym z antybiotykéw, szeroko stosowanych
w profilaktyce i leczeniu infekcji kostnych i zebowych, jest
klindamycyna. Lek ten posiada szerokie spektrum aktywno-
Sci antybakteryjnej in vitro i osigga wysoki poziom w $linie,
ptynie dzigstowym oraz w kosciach [12]. W celu dostarczenia
substanciji antybakteryjnej do zrodta zakazenia oraz aby unik-
na¢ wystgpienia potencjalnych skutkbw ubocznych ogoélnej
terapii antybiotykowej, projektuje sie nosniki lekow.

Introduction

Bone may be considered as a natural composite. The
bone matrix consists of the organic polymer phase — colla-
gen and the inorganic ceramic phase — hydroxyapatite.
Additionally, bone contains water and small amounts of
other organic substances such as proteins, polysaccharides
and lipids. Because of its structure, bone is characterized
by high flexibility and good mechanical properties [1,2].
Therefore, the most suitable bone implant for maxillofacial
surgery should be a composite material, which combines the
ceramic hardness and stiffness with the polymer elasticity
and toughness.

Hydroxyapatite is a ceramic material, the composition
of which is similar to that of the mineral phase of bone. Its
biocompatibility, bioactivity, osteoconductivity and stability
in biological environment make hydroxyapatite a good bone
substitute. However, the relatively low mechanical strength
of hydroxyapatite limits its application to the tissues, which
are exposed to low mechanical stress. Hydroxyapatite may
be applied in orthopaedics as powder, granules, blocks
and coatings [3,4]. One of the most important features of
ceramic implants is porosity. Due to physical interlock, the
pores could provide strong bonding of bone to the material.
Bone tissue ingrowth into the implant (osteointegration)
is possible if pores have proper dimensions, morphology
and if they are interconnected. The optimal pore size for
biological connection is 100-200 ym. In this case bone
ingrowth and vascularisation are observed. According to
some researchers, the most favourable pores’ diameter is
250-300 ym [5]. The minimal suitable size of the intercon-
nections providing osteointegration is above 20 ym, while
the macropores’ diameter should reach at least 50 um [4].
Protein adsorption and adhesion of osteogenic cells occur
even for smaller pores [2].

Polylactide is a biodegradable poly(a-hydroxyester) [6],
which occurs in three forms: the stereoisomers L- and D-lac-
tide and a racemic mixture - D,L-lactide. The characteristic
features of polylactide are: relatively good biocompatibility
and mechanical strength, which allow for its application in
medicine as the material for sutures, implants, membranes
and drug carriers [7]. The biocompatibility of polylactide
depends on the molecular weight, stereocopolymer com-
position, implant design and processing techniques [8].
In the human body environment the hydrolytic degradation of
polylactide takes place. The polymer decomposes to oligom-
ers and further to lactic acid monomers, which participate
in the Krebs cycle [8-10].

In spite of the progress in medicine and the high level of
sterility in the operating rooms, a risk of post-operative infec-
tion still exists. Atypical bone tissue infection after implanta-
tion is osteomyelitis. The most commonly osteomyelitis is
caused by microorganisms such as staphylococci (including
Staphylococcus aureus), Pseudomonas aeruginosa and
more rarely, Escherichia coli [11]. To prevent the develop-
ment of infection, a carefully chosen antibiotic post-operative
therapy is recommended. One of the antibiotics widely used
in medicine for prophylaxis and for the treatment of bone
and dental infections is clindamycin. This drug has a broad-
spectrum of the antimicrobial activity in vitro and achieves
high level in saliva, gingival crevicular fluid and bone [12].
To deliver an antimicrobial agent to the source of the infec-
tion and to avoid any potential adverse side effects of sys-
temic antibiotic treatment, drug carriers are designed.



W artykule zaprezentowano nowy hydroksyapatytowo-
poli(D,L-laktydowy) kompozytowy implant kostny, ktory
petni rowniez role nosnika lekow. Przedstawiony materiat
zaprojektowany zostat w taki sposob, aby taczy¢ w sobie
zalety wchodzacych w jego skfad materiatow, jednoczesnie
eliminujgc wady dotychczasowych tego typu implantéw
prezentowanych w publikacjach lub dostepnych na rynku.
W celu uzyskania mozliwie najlepszej porecznosci chi-
rurgicznej kompozyt ma forme granul o zréznicowanym
rozmiarze (250-1000 pym), dzieki czemu moze dokfadnie
wypetni¢ ubytki kostne nawet o najbardziej skomplikowa-
nych ksztattach (zréznicowana wielko$¢ granul polepszaich
upakowanie w ubytku). Hydroksyapatytowe granule, dzieki
swojej porowatosci, stanowig rusztowanie dla wrastajacej
w nie kosci. Specjalnie dobrany biodegradowalny polimer
pokrywajacy granule (poli(D,L-laktyd)) poprawia wytrzyma-
to$¢ mechaniczng implantu oraz petni funkcje matrycy dla
antybiotyku. Zastosowanym lekiem bakteriobdjczym jest
klindamycyna, ktéra charakteryzuje sie szerokim spektrum
dziatania i stosowana jest do leczenia zakazen, miedzy
innymi tkanek miekkich, kosci oraz zakazen wywotanych
przez bakterie beztlenowe w stomatologii. Dodatkowa zaletg
naszego materiatu jest stosunkowo niski koszt jego otrzymy-
wania. Dokonano zgtoszenia prezentowanego wynalazku
w Urzedzie Patentowym RP (nr P.403470).

Materialy i metody

Synteza hydroksyapatytu

Syntetyczny proszek hydroksyapatytowy (HAp) zostat
otrzymany z Ca(OH), cz.d.a. (Sigma-Aldrich Laborchemika-
lien GmbH) oraz 85% H,PO, cz.d.a. (Lach-Ner, s.r.o. Repub-
lika Czeska) za pomoca mokrej metody straceniowej [13],
temperatura reakcji wynosita okoto 40°C. Otrzymany produkt
wysuszono w temperaturze 80°C i zmielono w mozdzierzu.
Proszek zostat nastepnie poddany procesom kalcynacji
w 800°C lub spiekania w 1200°C, z ktérych kazdy trwat trzy
godziny. Sktad chemiczny koncowych produktéw potwier-
dzono metoda dyfraktometrii proszkowej oraz spektroskopii
w podczerwieni FTIR.

Rentgenowska dyfraktometria proszkowa (XRD)
i spektroskopia w podczerwieni (FTIR)

Pomiar dyfraktometryczny (XRD) dla kalcynowanego
i spiekanego proszku hydroksyapatytowego zostat przepro-
wadzony z uzyciem dyfraktometru X’PERT PRO. Analize
fazowag wykonano wykorzystujgc promieniowanie CuK,;
zakres pomiaru wynosit 10° <20< 70°.

Kalcynowany i spiekany proszek hydroksyapatytowy
zostat zmielony i zmieszany z KBr. Mieszaning proszkéw
sprasowano w celu przygotowania pastylek. Probki poddano
analizie spektrofotometrycznej FTIR (Bruker, Equinox 55).

Powierzchnia wtasciwa proszku HAp

Powierzchnia wiasciwa proszkéw hydroksyapatytowych
zostata oznaczona metodg BET (metoda Brunauera—
Emmeta—Tellera) z wykorzystaniem sorptometru ASAP 2010
V4.02; adsorbowanym gazem byt azot.

Otrzymywanie kompozytu ceramiczno-polimerowego

Poli(D,L-laktyd), w skrocie: PDLLA, zostat otrzymany
w Centrum Materiatow Polimerowych i Weglowych Polskiej
Akademii Nauk w Zabrzu. Masa molowa (M,,) PDLLA wy-
nosita 80,85 kDa, natomiast dyspersja mas (M,/M,) 1,85.
Jako rozpuszczalnik polimeru zastosowano aceton cz.d.a
(CHEMPUR, Polska).

In this study the new hydroxyapatite-poly(D,L-lactide)
composite bone implant, which is also a drug carrier,
is presented. The composite was designed to combine the
advantages of ceramic and polymer materials, and also
to eliminate disadvantages of other implants described
in publications or available on the market. In order to achieve
the best surgical handiness, the composite has a form
of spheres with different sizes (250-1000 um). This allows
our material to fill bone defects, especially with complex
shapes because the diversity of granules’ sizes improves
their packing in the bone cavities). Moreover, thanks to
the porosity of the hydroxyapatite spheres, they could be
a scaffold for a new-formed bone. Specially chosen biode-
gradable polymer (poly(D,L-lactide)) covering the granules
enhances mechanical strength of the implant and serves
as an antibiotic matrix. The drug applied in our composite
is clindamycin, which is characterized by a broad spectrum
of activity and is used to treat infections of soft tissues,
bones and infections with anaerobic bacteria in dentistry.
Additional advantage of our material is relatively low cost
of its production. The composite presented in this work
is under patent application process (application number in
Polish Patent Office: P.403470).

Materials and Methods

Synthesis of hydroxyapatite

Hydroxyapatite (HAp) powder was prepared from ana-
lytical grades of Ca(OH), (Sigma-Aldrich Laborchemikalien
GmbH) and 85% H,PO, (Lach-Ner, s.r.o. Czech Republik)
using modified wet precipitation method [13]; the reaction
temperature was about 40°C. The obtained product was
dried at temperature 80°C for 24 h and then crushed using
a pestle and a mortar. The powder was calcined at 800°C
and sintered at 1200°C, both for 3 hours. The composition
of the final products was confirmed by the X-ray diffraction
analysis and FTIR spectroscopy.

X-ray diffraction and IR spectroscopy

The X-ray diffraction analysis (XRD) of the calcined and
sintered hydroxyapatite powder was carried out by using an
X’PERT PRO diffractometer. Phase analysis of the powder
was performed using CuK, radiation, within the range of
10° <20< 70°.

The calcined and sintered hydroxyapatite powder was
ground and dispersed in KBr powder to form pellets.
Samples were analysed using a FTIR spectrophotometer
(Bruker, Equinox 55).

Surface area of HAp

The BET surface area of hydroxyapatite powders was de-
termined by applying the standard Brunauer—Emmet—Teller
method to the nitrogen adsorption isotherms obtained using
a Micromeritics ASAP 2010 V4.02 instrument.

Preparation of ceramic-polymer composite

Poly(D,L-lactide) - PDLLA - was purchased from Center
of Polymer and Carbon Materials of the Polish Academy
of Sciences, Zabrze, Poland. The PDLLA has a molecu-
lar weight (M,,) of 80.85 kDa, the value of its polydispersity
index (M,/M,) is 1.85. Acetone p.a. (CHEMPUR, Poland)
was used as a polymer solvent.
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(DSCB821e Mettler Toledo). Prébke o masie 8,5 mg umiesz-
czono w aluminiowym naczyrnku pomiarowym i ogrzewano
do temperatury 200°C. Celem badania byto uzupetnienie
informacji na temat PDLLA, aby sprawdzi¢ czy pokryte
polimerem granule mogg zostac¢ podgrzane do temperatury
wrzenia acetonu (56°C), bez wystgpienia niebezpieczen-
stwa zniszczenia warstwy polimerowe;.

Faze ceramiczng kompozytu stanowity porowate hydrok-
syapatytowe granule o sferycznym ksztaicie. Hydroksyapa-
tyt zostat zmielony w mtynku kulowym i przesiany w celu uzy-
skania czastek o srednicy mniejszej niz 100 um. Porowate
granule zostaty otrzymane metodg opisanag w literaturze [14].
Porogen stanowita wieprzowa Zelatyna spozywcza typu A
(Dr. Oetker Polska Sp. z 0.0.), natomiast fazg rozpraszajaca
olej rzepakowy (Kujawski, ZT ,Kruszwica” S.A).

1 g proszku hydroksyapatytowego dodano do 10%
wodnego roztworu zelatyny (0,35 g zelatyny na 3,5 cm?®
wody destylowanej) i ogrzano do 36°C. Olej roslinny
schtodzono do temperatury 11°C i mieszano na mieszadle
magnetycznym o obrotach 400 rpm. Nastepnie rozpoczeto
wkraplanie zawiesiny proszku ceramicznego w zelaty-
nie do mieszajacego sie oleju. W celu uzyskania granul
o zréznicowanych rozmiarach zmieniano predkos¢ miesza-
nia w zakresie 400 to 600 rpm. Kiedy cata zawiesina zostata
wkroplona, predko$¢ mieszania zwiekszono do 800 rpm
(na 3 minuty) w celu wzmocnienia granul. Otrzymane
granule przemyto acetonem i etanolem pod zmniejszonym
ci$nieniem, a nastepnie wysuszono. Aby wypali¢ zelatyne
i uzyskac porowata strukture, wygrzewano granule w piecu
w temperaturze 600°C przez 30 minut. Uformowany gotowy
produkt ceramiczny poddano spiekaniu w temperaturze
1200°C przez 3 h.

W celu wzmocnienia kruchego porowatego materiatu
pokryto go specjalnie zaprojektowang warstwg poli(D,L-
laktydu). Ceramiczne granule dodano do roztworu PDLLA
(15% w/v w acetonie) i mieszano na mieszadle magnetycz-
nym przez 5 minut. Predko$¢ mieszania (400 - 800 rpm)
dostosowano do warunkow zewnetrznych, takich jak tem-
peratura w laboratorium. Czynnik ten mogt mie¢ wptyw na
proces pokrywania granul, poniewaz wyzsza temperatura
otoczenia przyspiesza parowanie rozpuszczalnika, co
z kolei zwieksza gestos¢ roztworu polimeru. Opisana sy-
tuacja wymaga zwiekszenia predkosci mieszania granul.
Lepkos¢ roztworu byta regulowana poprzez odpowiednie
zwiekszanie predkosci mieszania. Masa pokrycia polime-
rowego stanowita okoto 41% masy granul. Po mieszaniu
granule poddano suszeniu na podfozu polistyrenowym,
w atmosferze powietrza przez 24 godziny. Nastepnie wysu-
szony kompozytowy materiat zostat oddzielony od podfoza.
W celu usuniecia pozostatosci rozpuszczalnika (acetonu),
granule wygrzewano w temperaturze 56°C (temperatura
wrzenia acetonu) przez godzine.

Ceramiczne granule pokryto polimerem z antybiotykiem
wykorzystujac nowg metode opracowang w naszym labora-
torium. Warstwa polimerowa zostata przygotowana w sposob
analogiczny jak opisano powyzej, z modyfikacjg polegajaca
na dodaniu chlorowodorku klindamycyny (podarowanego
przez firme MIP Pharma GmbH) do roztworu PDLLA (15% w/v
w acetonie). Przygotowano cztery grupy granul:

grupa C1: 0,002 g klindamycyny na 1 cm? granul

grupa C2: 0,004 g klindamycyny na 1 cm? granul

grupa C3: 0,006 g klindamycyny na 1 cm?® granul
grupa C4: 0,008 g klindamycyny na 1 cm?® granul

Wszystkie grupy granul suszono na podtozu polistyreno-
wym w atmosferze powietrza przez 24 godziny i wygrzewano
w temperaturze 56°C (temperatura wrzenia acetonu) przez
godzine.

The glass transition temperature (T,) of poly(D, L-lactide)
was determined using differential scanning calorimetry
(DSC821e Mettler Toledo). A specimen of about 8.5 mg was
placed in an aluminium pan and heated to 200°C. The aim
of this examination was to complement the data of PDLLA
in order to check if the coated granules could be heated
at the boiling temperature of acetone (56°C) without the
risk of the destruction of the polymer covering.

The ceramic phase consists of porous hydroxyapatite
spherical granules. The calcined HAp powder was ball-milled
and sieved to achieve particles of the diameter lower than
100 um. Porous granules were obtained using the modified
technique described earlier [14]. Edible pigskin gelatin type
A (Dr. Oetker Polska Sp. z 0.0.) was used as a porogen and
vegetable oil (rape oil, Kujawski ZT “Kruszwica” S.A.) was
applied as a dispersive medium.

1 g of hydroxyapatite powder was added to 10% aque-
ous solution of gelatin (0.35 g gelatin to 3.5 cm?® of distilled
water) and heated to 36°C. Vegetable oil was cooled to
11°C and stirred on a magnetic stirrer at 400 rpom. Then
the ceramic-gelatin suspension was added dropwise to the
oil. In order to obtain fine granules with different size the
velocity of mixing was varied from 400 to 600 rpm. When
the whole volume of the suspension was added, the rota-
tion was increased to 800 rpm (for 3 minutes) to harden the
granules. The spheres obtained in this stage were washed
with acetone and ethanol under reduced pressure and dried.
The dry granules were heated at 600°C for 30 minutes to
burn out gelatin (in order to obtain open pores) and sintered
at 1200°C for 3 h.

For the reinforcement of the brittle porous HAp gran-
ules, a poly(D,L-lactide) specially designed covering was
prepared. To this aim, the ceramic spheres were added
to PDLLA solution (15% w/v in acetone) and mixed using
a magnetic stirrer for 5 minutes with the rotation velocity
(400-800 rpm) adjusted to the ambient conditions, such as
the temperature in the laboratory. This factor may have an
influence on the process of the coating, since the higher
temperature accelerates the evaporation of the solvent,
which in turn increases the density of the polymer solution.
The solution viscosity was maintained by adequate increase
of the mixing velocity. The polymer covering weight was
about 41% of that of the granules. After mixing, the granules
were dried on polystyrene plates in air atmosphere for 24 h.
Dry composite material was separated from the plates.
In order to remove the residues of the solvent (acetone),
the granules were heated at the temperature 56°C (boiling
temperature of the acetone) for 1 hour.

The ceramic granules, with the antibiotic incorporated into
the polymer matrix, were obtained in a new way. Poly(D,L-
lactide) layer was prepared as mentioned above, but with
a modification consisting in addition of the clindamycin
hydrochloride (kindly provided by MIP Pharma GmbH) to
the PDLLA (15% w/v in acetone) solution. The portions of
clindamycin introduced to the polymer solutions were:

group C1: 0.002 g clindamycin for 1 cm® of granules

group C2: 0.004 g clindamycin for 1 cm® of granules
group C3: 0.006 g clindamycin for 1 cm? of granules
group C4: 0.008 g clindamycin for 1 cm? of granules

All groups of granules were dried on polystyrene plates in
air atmosphere for 24 hours and heated at the temperature
56°C (boiling temperature of the acetone) for one hour.



Skaningowa mikroskopia elektronowa

Analiza mikrostrukturalna granul zostata przeprowadzo-
na metoda skaningowej mikroskopii elektronowej (Hitachi
S-4700 z systemem EDS Noran Vantage, Japan). Przed
pomiarem probki zostaty pokryte warstwg przewodzaca:
granule ceramiczne bez pokrycia polimerowego napylono
weglem, zas kompozytowe granule napylono ztotem. Mikro-
fotografie otrzymano przy napigciu przyspieszajgcym 10 kV
i pradzie emisyjnym 9500 nA dla pokrytych oraz 11500 nA
dla niepokrytych granul.

Badanie udziatu objetosciowego porow

Udziat objeto$ciowy poréw w granulach okre$lono za
pomocg metody opisanej wczesniej [15]. Suche granule
zwazono i umieszczono w wodzie destylowanej pod zmniej-
szonym cisnieniem na 10 minut (aby woda mogta penetro-
wac nawet gtebokie otwarte pory). Nastepnie umieszczono
je w wodzie destylowanej na 24 godziny w temperaturze
pokojowej. Przed ponownym wazeniem granule zostaty wy-
jete z wody i lekko przetarte bibuta filtracyjng. Pomiar masy
wykonano dla trzech réznych prébek o tej samej objetosci.

Objetos¢ porow (objetos¢ wody zatrzymanej w porach)
obliczono ze WZORU 1:

Ww_ We

VP= We‘d (1)

gdzie W, to masa granul wypetnionych woda, W, to masa
pustych granul, a d to gestos¢ wody (d = 1,0 g/cm3).

Oznaczanie wrazliwosci bakterii na klindamycyne

Aktywnos$¢ biologiczna klindamycyny zostata zbadana
za pomocg metody dyfuzyjno-kragzkowej [16]. Szczepem
wzorcowym byt bakteryjny szczep Staphylococcus aureus
ATCC 25923.

Granule z poli(D,L-laktydowym) pokryciem i r6zng zawar-
toscig klindamycyny (grupy C1, C2, C3 i C4) umieszczono
w buforze fosforanowym (PBS) o pH 7,4 i temperaturze
37+0,1°C. Stosunek objetosciowy granul do PBS wynosit
0,5 cm®*do 4,5 cm?. W celu okreslenia aktywnosci biologicz-
nej uwolnionej klindamycyny z matrycy polimerowej do PBS,
1 cm? buforu pobierano i zastepowano swiezym roztworem
PBS po 1, 3, 6i 24 godzinach. Nastepne probki byty pobie-
rane po kolejnych 24 godzinach az do 28-go dnia inkubac;ji.
Czysty bufor fosforanowy, bez zanurzonych w nim granul,
inkubowany w warunkach eksperymentu, petnit role kontroli
negatywnej. Kontrole absolutng stanowity roztwory 0,01 cm?
erytromycyny i 0,01 cm?® chloramfenikolu natozone na ptytki
ze szczepem Staphylococcus aureus ATCC 25923.

Sporzadzono ptytki agarowe z dodatkiem szczepu
wzorcowego Staphylococcus aureus ATCC 25923: 1,5 cm?®
zawiesiny z jednej kolonii bakteryjnej (o gestosci 0,5 w skali
McFarlanda), dodano do 250 cm?® agaru odzywczego Miiller-
Hinton podgrzanego do temperatury 50°C i po wymieszaniu
natozono do sterylnych szalek Petriego (o $rednicy 90 mm)
i pozostawiono w temperaturze pokojowej do zastygniecia.
Na kazdej szalce lekko zanurzono w agarze po trzy steryl-
ne cylinderki ze stali nierdzewnej. W kazdym cylinderku
umieszczono prébke o objetosci 0,1 cm?3. Gdy przygotowano
wszystkie probki, szalki przetrzymywano przez 30 minut
w temperaturze pokojowej, a nastepnie inkubowano przez
18 godzin w 37°C. Po tym czasie zmierzono s$rednice stref
zahamowania i wykonano zdjecia szalek (Image Station
In-Vivo-F, Kodak).

Scanning Electron Microscopy

The microstructural characterization of the granuleswas © ® @ e @ © o

carried out by using Scanning Electron Microscopy (Hitachi
S-4700 with EDS system Noran Vantage, Japan). Before
this investigation, the spheres were covered with conductive
coatings: the granules without polymer layer were coated
with carbon while the composite granules were covered
with gold. The SEM micrographs were observed at 10kV
with emission current 9500 nA for covered and 11500 nA
for uncovered granules, respectively.

Determination of pore volume fracture

The pore volume fraction of the granules was determined
using a modified method described earlier [15]. Dry granules
were weighted and placed in distilled water for 10 minutes
under reduced pressure (in order to allow water to penetrate
even the deep open pores). Then they were immersed in
distilled water for 24 h at room temperature. Before reweight-
ing, spheres were removed from the solvent and dried on
filter paper. The test was performed in triplicate.

Pore volume (accessible volume of water) was estimated
from the FORMULA 1:

Ww - We
W, -d
where W, is the weight of water-filled granules, W, is

the weight of the empty granules and d is the water density
(d = 1.0 g/cm?).

Vv, = (1)

Clindamycin susceptibility testing

The biological activity of clindamycin was determined with
disc diffusion method [16]. Bacterial strain Staphylococcus
aureus ATCC 25923 was used in this study.

Granules covered with the poly(D,L-lactide) containing
different amounts of clindamycin (groups: C1, C2, C3 and
C4) were immersed in Phosphate Buffered Saline (PBS) of
pH = 7.4 at 37+0.1°C. The volumetric ratio of the granules
to PBS was 0.5 cm?® to 4.5 cm?. To determine the biologi-
cal activity of clindamycin released from polymer matrix
into PBS, 1 cm?® of PBS was collected and replaced by
fresh PBS after 1, 3, 6 and 24 h. Next, the samples were
taken every 24 h up to the 28" day of the incubation. The
negative control was carried out with PBS only, without
immersed granules, stored under experimental conditions.
The absolute check was 0.01 cm?® of erythromycin and
0.01 cm?® of chloramphenicol applied on the plates inoculated
with Staphylococcus aureus ATCC 25923. All tests were
performed in triplicate.

Agar plates with Staphylococcus aureus ATCC 25923
strain were prepared as follows: 1.5 cm?® of bacteria sus-
pension from one colony (0.5 McFarland standard) was
added to 250 cm?® of Miiller-Hinton agar heated to 50°C.
After stirring, the mixture was poured into the sterile Petri
dishes (90 mm diameter) and left at room temperature to
congealing. On every plate three sterile stainless steel
cylinders were inserted into the agar. Samples of 0.1 cm?®
were deposited into each cylinder. When all samples were
prepared, the plates were stored at room temperature
for 30 minutes and then incubated for 18 h at 37°C. After
18 h of incubation, the diameters of the inhibition zones were
measured and the photos of the plates were taken (Image
Station In-Vivo-F, Kodak).
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Wyniki i dyskusja

Rentgenowska dyfraktometria proszkowa (XRD)
i spektroskopia w podczerwieni (FTIR)

RYS. 1 przedstawia dyfraktogramy proszkéw otrzyma-
nych podczas syntezy i obrébki cieplnej. Analiza metodag
rentgenowskiej dyfraktometrii proszkowej wykazata, ze za-
réwno kalcynowany jak i spiekany proszek to czysty fazowo
syntetyczny hydroksyapatyt. Identyfikacja faz polegata na
poréwnaniu potozenia maksiméw dyfrakcyjnych uzyska-
nych podczas badania XRD z danymi zdeponowanymi
w International Centre for Diffraction Data (ICDD). Najlepszg
zgodnos¢ z dyfraktogramem badanej probki wykazata karta
o numerze 04-011-9308 dla HAp o strukturze heksagonal-
nej. Na dyfraktogramie widoczne sg dwie dodatkowe linie
dyfrakcyjne, pochodzace od uchwytu probki wykonanego
ze stopu Fe-Ni.

Analiza widma FTIR (RYS. 2) potwierdzita wysoka

Results and Discussions

X-ray diffraction and IR spectroscopy

The XRD patterns are shown in FIG. 1. X-ray diffraction
analysis proved that the calcined and sintered powder is
the synthetic hydroxyapatite without any impurity. The iden-
tification of the phases was carried out by comparing the
experimental XRD patterns to standards complied by the
International Centre for Diffraction Data (ICDD) using the
card with reference code: 04-011-9308 for the hexagonal
HAp structure. Two diffraction lines, which do not belong to
hydroxyapatite, are those of Fe-Ni sample holder.

The interpretation of FTIR spectra (FIG. 2) confirmed high
purity of the powders. In the vibration spectra of PO,* the
four bands: v1, v2, v3 and v4 are present. All of them are
observed on FTIR spectra of the hydroxyapatite powders
obtained by us. There are also the sharp peaks from OH-
vibrations (TABLE 1) [17,18].

czystos¢ fazowg proszkow.
W widmie dla grupy PO,* wy-

stepujg cztery rodzaje drgan: v1,
v2,v3iv4. Wszystkie sg widocz-
ne na otrzymanym widmie FTIR
proszkow hydroksyapatytowych.
Na widmie znajdujg sie row-
niez piki pochodzace od drgan
charakterystycznych dla grupy
OH- (TABELA 1) [17,18].
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RYS. 1. Dyfraktogramy: (1)
kalcynowanego i (2) spie-
kanego hydroksyapatytu.
Zaznaczono réwniez dwie
linie dyfrakcyjne, nalezace
do uchwytu Fe-Ni.

FIG. 1. X-ray diffraction [
patterns of calcined (1) 300 [
and sintered (2) hydroxy-
apatite powder. The dif-
fraction lines from Fe-Ni
sample holder were mar-
ked.
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RYS. 2. Widmo FTIR kalcynowanego (1) i spieka-
nego (2) proszku hydroksyapatytowego.

FIG. 2. FTIR spectra of calcined (1) and sintered
(2) hydroxyapatite powder.

TABELA 1. Pasma FTIR dla grup wystepujacych
w badanych proszkach hydroksyapatytowych.
TABLE 1. FTIR bands of hydroxyapatite powders.

proszek proszek
pasmo kalcynowany spiekany
band calcined sintered
powder powder
v 962 cm™'
v2 473 cm-!
1033 cm-! 1044 cm-!
PO v3
1091 cm™’
566 cm-" 571 cm
v4
602 cm™’ 601 cm-!
632 cm-!
OH-
3572 cm™!
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Powierzchnia wtasciwa proszku HAp

Powierzchnia wtasciwa otrzymanych hydroksyapatytow
wyznaczona metodg BET wynosita 23 m?/g dla proszku
kalcynowanego i 2 m?/g dla proszku spiekanego. Réznica
w wartosciach powierzchni wtasciwej dla kalcynowanego
i spiekanego proszku hydroksyapatytowego jest wynikiem
obrébki cieplnej materiatu. Proces spiekania wptywa na
wzrost ziaren, co z kolei skutkuje zmniejszeniem powierzch-
ni wiasciwej. Obie otrzymane wartosci zblizone sg wielko$-
cig do wartosci powierzchni wtasciwej dla syntetycznego
hydroksyapatytu opisywanych w literaturze [19].

Roéznicowa kalorymetria skaningowa PDLLA

Réznicowa kalorymetria skaningowa wykazata, ze
temperatura zeszklenia zastosowanego poli(D,L-laktydu)
wynosi 58,61°C. Wartos¢ ta okazuje sie by¢ typowa dla
amorficznego PDLLA (55-60°C) [20].

Skaningowa mikroskopia elektronowa

Analiza metodg SEM potwierdzita, ze granule cechuja sie
sferycznym ksztattem i Srednica w przedziale 200 do 1000 um.
Powierzchnia niepokrytych granul jest chropowata (RYS. 3)
z wieloma otwartymi porami o rozmiarach 10 do 40 pm.
Kompozytowe granule pokryte sg polimerowag warstwag
dobrej jakosci i wykazujg gtadkg powierzchnie (RYS. 4).
RYS. 5 przedstawia morfologie powierzchni granul przed
i po pokryciu polimerem. W szczegdlnosci RYS. 5B poka-
zuje jak polimer wypetnia otwarte pory, formujac warstwe
powierzchniowa, ktéra wygtadza powierzchnie granuli.

Sferyczny ksztalt hydroksyapatytowych granul utatwia
odpowiednie upakowanie materiatu w matych i nieregu-
larnych ubytkach kostnych. Wolne przestrzenie pomiedzy
kompozytowymi granulami umozliwiajg osteointegracje.
Dodatkowo, komérki kostne dzieki porom otwartym o $red-
nicy 10-40 pm powinny mie¢ mozliwo$¢ wnikania w implant.
Gtadkos¢ granul, z kolei, powinna ograniczy¢ wystepowanie
stanu zapalnego i wspoméc wzrost kosci [21,22].

Granule tego typu mogg znalez¢ zastosowanie jako
materiat do uzupetniania ubytkow twarzoczaszki, do rege-
neracji kosci wyrostka zebodotowego, do leczenia kieszonek
kostnych, uzupetniania ubytkéow kostnych powstatych po
hemisekcji, radektomii i amputacji korzenia zeba oraz po
usunieciu cyst korzeniowych [5,23].

A

50-3 10.0kV 12.4mm x50 SE(M)

Specific Surface Area

BET surface area of hydroxyapatite was: 23 m?/g forthe ® @ @ e ® ®

calcined powder and 2 m?/g for the sintered one. The dif-
ference between values of the surface area of calcined and
sintered hydroxyapatite is a result of the thermal treatment
of material. The sintering process gives rise to the growth
of the grains, which induces decrease of the specific sur-
face area. Both measured values are of the same order of
magnitude as those for synthetic hydroxyapatites described
earlier [19].

DSC

The differential scanning calorimetry has shown that the
glass transition temperature of applied poly(D,L-lactide)
is 58.61°C. This value is typical for amorphous PDLLA
(55-60°C) [20].

Scanning electron microscopy

SEM analysis confirmed that the granules have spherical
shape and the diameter range from 200 to 1000 pm. Uncov-
ered spheres have rough surface (FIG. 3) with many open
pores of different size in the range: 10 to 40 ym. Composite
granules have fine polymer covering and exhibited a smooth
surface (FIG. 4). The surface morphology of the granules
before and after covering is shown in FIG. 5. In particular,
FIG. 5B presents how the polymer fills in the open pores and
forms the surface layer which smoothes the surface.

The spherical shape of the hydroxyapatite granules facili-
tates suitable packing of the material in small and irregular
bone cavities, while the free spaces between composite
spheres enable osteointegration. Additionally, the open
pores with diameter 10-40 um should allow bone cells to
penetrate into the implant. The smoothness of the granules
should reduce the inflammatory response and promote the
bone ingrowth [21,22].

This kind of granules could find an application as the
material for reconstruction of craniofacial skeletal defects,
alveolar bone regeneration, in treatment of bone sockets,
for filling bone defects after: hemisection, radectomy, ampu-
tation of tooth root and removal of periapical cysts [5,23].

U
1.00mm 50-1 10.0kV 12.4mm x250 SE(M)

RYS. 3. SEM mikrofotografie granul hydroksyapatytowych: (A) granule o réznych rozmiarach, (B) porowata

granula o srednicy okoto 400 um.

FIG. 3. SEM microphotographs of hydroxyapatite granules: (A) granules with different sizes, (B) porous granule

with diameter about 400 pm.
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1b-1 10.0kV 12.4mm x80 SE(M) 500um

2a-1 10.0kV 12.4mm x130 SE(M)

RYS. 4. Hydroksyapatytowe granule pokryte poli(D,L-laktydem).
FIG. 4. Hydroxyapatite granules with poly(D,L-lactide) covering.

LNl KO e 4
50.0um

50-2 10.0kV 12.4mm x800 SE(M) &

2a-2 10.0kV 12.4mm x450 SE(M)

RYS. 5. Morfologia powierzchni granul: niepokrytej (A) i pokrytej (B) polilaktydem.
FIG. 5. Surface morphology of granules: uncovered (A) and covered (B) with polylactide.

Badanie udziatu objetosciowego porow

Objetos¢ rozpuszczalnika (wody), wchtonietego w pory
hydroksyapatytowych granul wynosita 0,4 cm®/g. Pory sta-
nowity okoto 40% objetosci granul. Badanie metodg SEM
wykazato, ze rozmieszczenie i rozmiar poréw sg losowe.

Oznaczanie wrazliwosci bakterii na klindamycyne

Na RYS. 6 pokazano strefy zahamowania wzrostu dla
klindamycyny. Zaobserwowano biologiczng aktywnos¢ uwol-
nionego antybiotyku dla wszystkich grup granul. Grupa kon-
trolna (PBS bez inkubowanych w nim granul) nie wykazata
efektu hamujacego wzrost bakterii. Potwierdzono réwniez
wrazliwosc¢ bakterii ze szczepu wzorcowego na antybiotyki:
erytromycyne i chloramfenikol (kontrola absolutna).

RYS. 7 przedstawia zaleznos$¢ $rednicy stref zahamo-
wania od czasu inkubacji granul. W przypadku grup C1, C3
i C4 wielkos¢ srednic stref zahamowania wzrostu dla klinda-
mycyny utrzymywata sie w przyblizeniu na statym poziomie
od pierwszej godziny do drugiego dnia eksperymentu, zas
trzeciego dnia zaobserwowano ich spadek. Dla wszystkich
grup granul stwierdzono wzrost $rednicy stref zahamowania
czwartego i pigtego dnia inkubacji. Po pigtym dniu widocz-
ne bylo stopniowe zmniejszanie sie stref zahamowania.
W zaleznosci od ilosci klindamycyny inkorporowanej w ma-
tryce polimerowa, uwalnianie sie leku trwato odpowiednio:
15, 16, 21 lub 22 dni. Po tym czasie nie obserwowano juz
wystepowania stref zahamowania wzrostu bakterii.

Determination of pore volume fraction

The solvent accessible pore volume in HAp granules was
about 0.4 cm®g. The pores comprised about 40% of the
granules’ volume. SEM studies showed that the distribution
and size of the internal pores is random.

Clindamycin susceptibility testing

FIG. 6 shows the bacteria inhibition zones for clindamy-
cin. Antibiotic released from all four groups of granules
retained its biological activity. Control samples (PBS without
immersed granules) did not reveal any inhibitory effect.
It was also checked that bacterial strain was susceptible
to antibiotics: erythromycin and chloramphenicol (absolute
check).

The bacteria inhibition zone diameters as a function of
the immersion time are shown in FIG. 7. For the granules
from C1, C3 and C4 groups from the first hour to the second
day of the experiment the inhibition zone diameters were
stable. On the third day the decrease of the diameters was
observed. It is characteristic that for all groups of granules
on the fourth and fifth day the increase of the inhibition zone
diameter is noticeable. After that time the gradual decrease
of the inhibition zones occurred. According to the amount of
clindamycin incorporated in the polymer layer the releasing
of the antibiotic lasted for: 15, 16, 21 and 22 days, respec-
tively. After that time no inhibition zones were observed.
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RYS. 6. Przykladowe strefy zahamowania wzrostu bakterii wokét cylinderkow: (A) po 24, 48 i 72 godzinach
inkubacji granul grupy C2, (B) po 24 godzinach inkubacji granul grup C1, C3 i C4.

FIG. 6. Example of the bacteria inhibition zones around the wells: (A) after 24 h, 48 h and 72 h of the immersion
of granules from group C2, (B) after 24 h of the immersion of granules from groups C1, C3 and C4.
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RYS. 7. Srednica stref zahamowania wzrostu bakterii w funkcji czasu uwalniania sie klindamycyny: grupa granul
C1 (A), grupa granul C2 (B), grupa granul C3 (C) oraz grupa granul C4 (D).

FIG. 7. Bacteria inhibition zone diameter as a function of release time: group C1 of the granules (A), group C2
of the granules (B) group C3 of the granules (C) and group C4 of the granules (D).
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Staphylococcus aureus uznawany jest za wrazliwy wobec
klindamycyny, jezeli srednica strefy zahamowania wzrostu
jest wieksza niz 22 mm. W przypadku gdy $rednica strefy
zahamowania jest mniejsza niz 19 mm szczep uznawany
jest za oporny w stosunku do klindamycyny. Natomiast
kiedy Srednica miesci sie w przedziale 19-22 mm szczep
okreslany jest jako srednio wrazliwy [24]. Jak pokazano
na RYS. 7 badanie aktywnosci biologicznej antybiotyku
wykazato, ze jedynie w pierwszym dniu eksperymentu,
dla granul grupy C4, ilos¢ uwolnionej klindamycyny byta
odpowiednio wysoka i bakterie oznaczaty sie wrazliwoscig
na ten antybiotyk. Przez pierwszych pie¢ dni, z wyjatkiem
trzeciego dnia, bakterie wykazywaty srednig wrazliwo$¢
na klindamycyne uwolniong z otoczki polimerowej granul
nalezacych do grup C3 i C4. W pozostatych przypadkach
$rednica stref byla mniejsza niz 19 mm, co oznacza, ze
ilo§¢ uwolnionej klindamycyny byta zbyt mata i bakterie
wykazywaty opornos¢ na antybiotyk.

Wyniki badan aktywnosci klindamycyny wykazaty, ze
ilo$¢ inkorporowanego do granul leku byta zbyt niska aby
zapobiec rozwojowi bakterii szczepu Staphylococcus
aureus i w zwigzku z tym niezbedne sg dalsze badania,
ktore pozwolg na uzyskanie kompozytowego nosnika lekow
o odpowiedniej dawce klindamycyny.

Whioski

Opracowana nowg metode otrzymywania nosnika klinda-
mycyny w postaci porowatych hydroksyapatytowch granul
pokrywanych poli(D,L-laktydem).

Matryca polimerowa zapewnia odpowiednie warunki do
uwalniania sie klindamycyny. Metoda dyfuzyjno-krazkowa
pokazafa, ze uwalnianie antybiotyku utrzymywato sie na
stosunkowo stabilnym i wysokim poziomie przez pierw-
szych pie¢ dni (z wyjatkiem dnia trzeciego) dla wszystkich
granul. Po tym czasie obserwowano stopniowy spadek
uwalniania antybiotyku. Niestety, jedynie w pierwszym dniu
eksperymentu klindamycyna (o stezeniu 0,008 g/cm? granul)
miata hamujacy wptyw na rozwdj bakterii. Oznacza to, ze
stezenie klindamycyny w warstwie polimerowej byto zbyt
mate. Trwajg prace nad ustaleniem odpowiedniej dawki
leku bakteriobdjczego. Nasze wstepne badania dowiodty, ze
inkorporowanie wiekszej iloéci klindamycyny do opisanego
uktadu jest technologicznie mozliwe.

Biorgc pod uwage opinie stomatologéw, doniesienia
literaturowe oraz parametry materiatéw implantologicznych
dostepnych na rynku spodziewamy sie, ze potaczenie poro-
watego hydroksyapatytowego rdzenia w postaci mikrogranul
z degradowalnym poli(D,L-laktydowym) pokryciem, ktére
petni rowniez role matrycy dla klindamycyny, moze stanowi¢
potencjalny implant kostny o charakterze nosnika lekow.
Zaproponowany materiat powinien znalez¢ zastosowanie
w chirurgii szczekowo-twarzowe;j.

In compliance with EUCAST (The European Committee
on Antimicrobial Susceptibility Testing), the Staphylococ-
cus aureus strain may be recognized as susceptible to
clindamycin if the inhibition zone diameter is greater than
or equal to 22 mm. The inhibition zone diameter lower than
19 mm means that the strain is resistant to clindamycin.
The values of inhibition zone between 19 and 22 mm in-
dicate an intermediately resistant strain [24]. As shown in
FIG. 7, the bacterial inhibition assay revealed that only on the
first day of the experiment in the group C4 of the granules
the released amount of clindamycin was sufficient and the
bacterial strain was susceptible to the antibiotic. For the
first five days, except the third day, the bacterial strain sus-
ceptibility to clindamycin, released from granules of group
C3 and C4, was intermediate. In other cases the diameter
of inhibition zones was below 19 mm, which means that
the amount of released antibiotic was too low and bacteria
were resistant.

The results of the clindamycin susceptibility study suggest
that the amount of the drug incorporated into the granules
was too low to prevent growth of Staphylococcus aureus.
Further investigations are necessary to obtain a composite
drug carrier with suitable amount of clindamycin.

Conclusions

Amethod for the preparation of a new clindamycin carrier,
in the form of porous hydroxyapatite granules covered with
poly(D,L-lactide), has been efficiently developed.

The polylactide matrix provides appropriate conditions for
the release of clindamycin. The disc diffusion method shows
that the antibiotic release was maintained at a relatively high
and stable level for the first five days (except the third day)
for all the granules. After that time the gradual decreasing
of the antibiotic release was observed. Unfortunately, only
on the first day of the experiment clindamycin (in concentra-
tion of 0.008 g/cm?® of granules) had the inhibitory effect on
bacteria. This indicates that the clindamycin concentration
in the polymer layer was too low, therefore suitable dose of
the antimicrobial agent is still to be adjusted. Our current
studies prove that incorporation of higher amount of clin-
damycin into the system described above is technologically
achievable.

Taking into account the opinion of the dentists, the litera-
ture reports and the parameters of the purchasable implants
we assume that the combination of the hydroxyapatite
core shaped like porous microgranules with the poly(D,L-
lactide) degradable covering, which is also the matrix for
clindamycin, could be potential injectable bone implant and
drug delivery system. In conclusion, we believe that the
proposed material should find application in the oral and
maxillofacial surgery.
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OCENA BUDOWY CHEMICZNEJ,
STRUKTURY FAZOWEJ
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MAKROCZASTECZEK
POLI(ALIFATYCZNO/
AROMATYCZNYCH-ESTRO-
AMIDO-ETEROW) (PAAEAE)
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Streszczenie

Celem pracy byto zbadanie wptywu metoksy
poli(glikolu etylenowego) (MPEG) o dwdch réznych
masach molowych na strukture chemiczng, mikro-
separacje fazowq oraz samoorganizacje makro-
czgsteczek w $rodowisku wodnym poli(alifatyczno/
aromatycznych-estro-amido-eteréw) (PAAEAE).
Do okreslenia budowy chemicznej produktow reakcji
wykorzystano metode spektroskopii magnetycznego
rezonansu jgdrowego ('"H NMR) oraz réznicowej
kalorymetrii skaningowej (DSC) do oceny struktury
fazowej kopolimeréw. Samoorganizacje makroczagste-
czek PAAEAE do form micelarnych/nanosferycznych
w $rodowisku wodnym oceniano wykorzystujgc
transmisyjng mikroskopie elektronowg (TEM). Spek-
troskopia '"H NMR potwierdzita oczekiwang budowe
chemiczng zsyntetyzowanych materiatow. Analiza
DSC wykazata, ze uzycie mPEG o wysokiej masie
molowej, czyli 5000 g/mol prowadzi do utworzenia
materiatu o dobrze zdefiniowanej strukturze fazowej.
Materiat ten wykazuje zdolno$¢ do samoorganizacji
w micelle/nanosfery o hydrofobowym wnetrzu i hydro-
filowej powtoce. Moze by¢ uzywany w medycynie do
enkapsulacji/ immobilizacji réznych witamin i biatek.

Stowa kluczowe: nanosfery, metoksy poli(glikol ety-
lenowy), poliestry, pochodne tyrozyny, dimer kwasu
ttuszczowego

[Inzynieria Biomateriatéw 120 (2013) 30-34]

Wprowadzenie

Syntetyczne materiaty polimerowe odegraly na przestrze-
ni ostatnich lat znaczaca role w zastosowaniach medycz-
nych. Polimerowe biomateriaty ze wzgledu na tatwos¢ ich
wytwarzania i przetworstwa, racjonalny koszt produkcji oraz
pozadane wiasciwosci mechaniczne i fizyczne sa stosowane
w protetyce, okulistyce, stomatologii, implantologii oraz jako
systemy dostarczania i kontrolowanego uwalniania lekéw [1].

W zwigzku z ogromnymi mozliwosciami aplikacyjnymi
biomateriatéw polimerowych, opracowano nowg rodzine
kopolimeréw — poli(alifatyczno/aromatyczne-estro-amido-
etery), zawierajace w swojej strukturze pochodne tyrozyny
(DTR), dimer kwasu linoleinowego (DLA) oraz poli(glikol
etylenowy) (PEG) lub metoksy poli(glikol etylenowy)
(mPEG). Koncepcja opracowania tych materiatow zaktadata
potaczenie bioaktywnych i nietoksycznych monomerow,

EVALUATION OF CHEMICAL
STRUCTURE, MICROPHASE
SEPARATION AND
SELF-ASSEMBLING OF
POLY(ALIPHATIC/AROMATIC-
ESTER-AMIDE-ETHER)S
(PAAEAE)S

JoANNA Gasowy, MirostAwA EL FrRAY*

WEsST PoMERANIAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY SZCZECIN,
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Abstract

Inthis paper we discuss the influence of poly(ethylene
glycol) methyl ether (mPEG) of two different mole-
cular masses on chemical structure, microphase
separation and self-assembling of poly(aliphatic/
aromatic-ester-amide-ether)s (PAAEAE)s. We used
NMR spectroscopy to evaluate chemical structure
of synthesized materials as well as DSC analysis to
estimate the phase structure. The self-organization
of PAAEAEs into micellar/nanospheric structures in
aqueous environment was evaluated using transmis-
sion electron microscopy (TEM). NMR spectroscopy
confirmed chemical structure of synthesized materials.
DSC analysis indicated that mPEG of high M,, namely
5000 g/mol formed a microphase separated structure.
The obtained polymeric materials capable to self-or-
ganize into micelles/nanospheres with hydrophobic
core and hydrophilic shell can be used for medical
applications to encapsulate/immobilize various vita-
mins or antibacterial peptides.

Keywords: nanospheres, poly(ethylene glycol)
methyl ether, polyesters, tyrosine derivatives, dimer
fatty acid

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 30-34]

Introduction

Synthetic polymers have played an important role in
medical therapies, being applied in areas such as modula-
tion of wound healing, implantable medical devices and
artificial organs, prostheses, ophthalmology, dentistry, bone
repair, and drug delivery systems. Polymeric biomaterials
are relatively easy to manufacture into products with various
shapes, at reasonable cost, and with desirable mechanical
and physical properties [1].

We developed recently a new family of poly(aliphatic/
aromatic-ester-amide-ether) (PAAEAE) copolymers con-
taining tyrosine derivatives, dimer of linoleic acid (DLA) and
poly(ethylene glycol) (PEG) or poly(ethylene glycol) methyl
ether. An original approach in these systems is to combine
inherently bioactive and nontoxic monomers, namely long
chain fatty acids and tyrosine derivatives [2]. Acombination
of appropriate fatty acid (here dimerized fatty acid, DLA
[3-6] and tyrosine (Tyr) derivative [7,9-11] as hydrophobic
components, and hydrophilic PEG [12,13] should provide
new materials with amphiphilic properties.



a mianowicie dtugotancuchowych kwaséw ttuszczowych
oraz pochodnych aminokwaséw [2]. Potaczenie odpo-
wiedniego kwasu ttuszczowego (tutaj dimeryzowanego
kwasu ttuszczowego, DLA [3-6]) i pochodnych tyrozyny
(Tyr) [7,9-11], stanowiacych hydrofobowa czes¢ struktury
oraz hydrofilowego PEGu [12,13] powinno prowadzi¢ do
utworzenia nowych kopolimeréow o amfifilowych wtasci-
wosciach, zdolnych do samoorganizacji makroczasteczek
w $rodowisku wodnym.

Gléwnym celem pracy byto zbadanie wplywu metoksy
poli(glikolu etylenowego) na budowe chemiczna oraz struk-
ture fazowg nowo otrzymanych kopolimeréw. Amfifilowy
charakter kopolimeréw zostat wykazany poprzez samoor-
ganizacje makroczasteczek w srodowisku wodnym do form
micelarnych/nanosferycznych.

Materialy i metody

Do otrzymania nowych kopolimeréw amfifilowych uzyto:
pochodne tyrozyny tj. etylowy (DTE) i heksylowy (DTH) ester
dezaminotyrozylo-tyrozyny dostarczone dzieki uprzejmosci
New Jersey Center for Biomaterials, USA. Uwodorniony
dimeryzowany kwas linoleinowy (DLA) o nazwie handlowej
Pripol 1009 i masie molowej ~570 g/mol zostat dostarczony
dzieki uprzejmosci firmy Croda, Holandia. 1-etylo-1°-dime-
tyloaminopropylokarbodiimid (EDC+HCI) zakupiono w firmie
GenScript Biology CRO for Drug Discovery. Inne substancje
chemiczne, takie jak metoksy poli(glikol etylenowy) o réz-
nych masach molowych, tj. 1000 g/mol (MPEG,,,) i 5000
g/mol (MPEG4,,) oraz 4-dimetyloaminopirydyna (DMAP) za-
kupiono w firmie Aldrich Chemical. W syntezach stosowano
rozpuszczalniki klasy HPLC bez wstepnego oczyszczania.

Poli(alifatyczno/aromatyczne-estro-amido-etery)
(PAAEAE) byly syntezowane w obecnosci 1-etylo-1’-di-
metyloaminopropylokarbodiimidu (EDC<HCI) jako $rodka
sprzegajagcego oraz 4-dimetyloaminopirydyny (DMAP),
jako katalizatora, w roztworze dichlorometanu (DCM),
w temperaturze pokojowej, w atmosferze gazu obojetnego.
Schemat syntezy przedstawiono na RYS. 1.

Budowe chemiczng otrzymanych PAAEAE scharakte-
ryzowano metodg magnetycznego rezonansu jgdrowego
(*HNMR). Widma "H NMR otrzymano przy pomocy aparatu
VNMRS Varian 400 MHz. Do badan zastosowano deute-
rowany chloroform CDCL, jako rozpuszczalnik, a wszelkie
przesuniecia zostaty okreslone wzgledem tertrametylosilanu
(TMS). Do analizy widm '"H NMR wykorzystano oprogramo-
wanie MestReNova.

Strukture fazowa PAAEAE scharakteryzowano za pomoca,

The major goal of this work is to investigate the influ-
ence of mMPEG on the chemical structure and microphase
separation of new copolymers. The amphiphilic character
was tested in aqueous environment upon self-organization

into micelles/nanospheres.

Materials and Methods

Tyrosine derivatives, namely desaminotyrosyltyrosine
ethyl ester (DTE) and desaminotyrosyltyrosine hexyl ester
(DTH) were kindly provided by the New Jersey Center for
Biomaterials, USA. Dimerized fatty acid, a hydrogenated
dimerized linoleic acid (DLA), trade name Pripol 1009 of
molecular weight ~570 gemol-' was kindly provided by
Croda, The Netherlands. 1-Ethyl-3-(3-dimethyllaminopropyl)
carbodiimide hydrochloride (EDC+HCI) was obtained from
GenScript Biology CRO for Drug Discovery. Other chemi-
cals such as poly (ethylene glycol) methyl ether of different
molecular masses, namely 1000 g/mol (mPEG,,,) and
5000 g/mol (MPEGs,y,), and 4-dimethylaminopyridine
(DMAP), were obtained from Aldrich Chemical. All solvents

of HPLC grade were used without further purification.

Poly(aliphatic-aromatic-ester-amide-ether)s (PAAEAE)
were synthesized using of 1-ethyl-3-(3-dimethyllaminopro-
pyl) carbodiimide hydrochloride (EDC+HCI) as the coupling
agent and 4-dimethylaminopyridine (DMAP) as catalyst,
in dichloromethane solution (DCM), at room temperature,
in an inert gas atmosphere. The synthesis scheme is shown

in FIG. 1.

The chemical structure of poly(aliphatic-aromatic-ester-
amide-ether)s (PAAEAE)s was characterized by nuclear
magnetic resonance (NMR). '"H NMR spectra were obtained
using the Varian VNMRS 400 MHz. CDCI, was used as sol-
vent and all shifts were determined with reference to TMS.

MestReNova software was used for data analyzing.

The phase structure of PAAEAEs was characterized by
differential scanning calorimetry (DSC). DSC scans were
performed on the Mettler-Toledo (DSC823) apparatus. The
samples were dried under vacuum at room temperature for
2 days. The process was carried out in a triple cycle: first
heating in the temperature range from 25°C to 150°C, then
cooling in the temperature range from 150°C to -50°C, and
second heating in the temperature range from -50°C to
180°C. The rate of heating and cooling was 10°C min-'.

The morphology of PAAEAEs nanospheres formed by
the self-assembly of macromolecules was determined using
transmission electron microscopy (JEM 100CX Transmis-

sion Electron Microscope JEOL LTD, Peabody, MA).

skaningowej kalorymetrii réznicowej (DSC), przy
pomocy aparatu Mettler-Toledo (DSC823). Prébki
przed badaniem suszono pod préznig w tempera-
turze pokojowej przez 2 dni. Proces prowadzono
w trzech cyklach: pierwsze grzanie w zakresie od
25°C do 150°C, nastepnie chtodzenie od 150°C do
-50°C i drugie grzanie w zakresie temperatur od -
50°C do temperatury 180°C. Proces grzania i chto-
dzenia prowadzony byt z szybkoscig 10°C min-'.

Morfologia nanosfer PAAEAE powstatych na
drodze samo-organizacji makroczasteczek w $ro-
dowisku wodnym byta obserwowana przy uzyciu
transmisyjnego mikroskopu elektronowego (JEM
100CX Transmission Electron Microscope JEOL
LTD, Peabody, MA).

(1eq.)DTR

RYS. 1. Schemat syntezy poli(alifatyczno-aro-
matycznych-estro-amido-eterow) (PAAEAE).
FIG. 1. Synthesis scheme of poly (aliphatic-
aromatic-ester-amide-ether)s (PAAEAE).
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Wyniki i dyskusja

Strukture chemiczng zsyntetyzowanych kopolimerow
PAAEAE potwierdzono metodg magnetycznego rezonansu
jadrowego. Analiza widm 'H NMR potwierdzita, ze zsyntety-
zowane materiaty wykazujg oczekiwang budowe chemiczna.
Szczegdtowa analize widma 'H NMR dla materiatow zawie-
rajacych mPEG;,,, przedstawiono na RYS. 2 3.

Results and Discussion

The chemical structure of synthesized PAAEAEs co-
polymers was verified by nuclear magnetic resonance. The
analysis of '"H NMR spectra confirmed that synthesized
materials show expected chemical structure. The results
with peaks assignments for materials containing mPEG;,,
are presented in details in FIG. 2 and FIG. 3.
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RYS. 2. Widmo 'H NMR dla DTE_DLA_mPEG;,,, wraz z przyporzadkowaniem przesuniec.
FIG. 2. The 'H NMR spectrum for DTE_DLA_mPEG;,,, with peak assignments.
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RYS. 3. Widmo 'H NMR dila DTH_DLA_mPEG;,,, wraz z przyporzadkowaniem przesuniec.
FIG. 3. The 'H NMR spectrum for DTH_DLA_mPEG;,,, with peak assignments.
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TABELA 1. Wartosci temperatur zeszklenia, T, oraz
temperatur topnienia, T,, dla PAAEAE.

TABLE 1. Characteristic temperatures for PAAEAES:
T, and T, obtained from 2nd heating cycle.

Polimer / Polymer T,(°C) T. (°C)
DTE_DLA_mPEG, 32 ]
DTH_DLA_MPEG 4, 7.4 -
DTE_DLA _mPEGgy, 3.2 60.2
DTH_DLA_mPEG.y, -9.3 60.0

Analiza widma 'H NMR dla materiatu DTE_DLA_
mMPEG;y,, wykazata nastepujace przesuniecia: 7,27 ppm
(s, chloroform-d), 6,97-7,20 ppm (Ar-H), 5,96 (s, NH), 4,85
(dd, CH - tyrozyna), 4,15 (dd, OCH, — boczne ugrupowanie
estrowe), 3,65 (PEG - CH,CH,), 3,49 (s, metanol), 3,07 (d,
CH, - DTE), 2,94 (t, CH, - DTE), 2,49 (m, CH, - DLA), 1,27
(m, CH, - DLA).

Analiza widma 'H NMR dla materiatu DTH_DLA_
mPEG;,,, wykazata nastepujace przesuniecia: 7,26 ppm
(d, chloroform-d), 6,97-7,20 ppm (Ar-H), 5,97 (s, NH), 4,86
(dd, CH - tyrozyna), 4,08 (dd, OCH, — boczne ugrupowanie
estrowe), 3,66 (PEG - CH,CH,), 3,04 (m, CH, - DTH), 2,95
(m, CH, - DTH), 2,70 (d, CH, — DTH), 2,49 (m, CH, - DLA),
1,31 (m, CH, - DLA).

Analiza termograméw DSC wykazata, ze kopolimery za-
wierajace mPEG,y, charakteryzuja sie wystepowaniem tylko
niskotemperaturowego zeszklenia, T, ktérego warto$¢ prze-
suwa sie w kierunku nizszych temperatur dla kopolimeréw
zawierajgcych DTH, w poréwnaniu do materiatéw zawiera-
jacych DTE. Brak mikroseparacji fazowej w tych materiatach
spowodowany jest utworzeniem homogenicznej mieszaniny
krotkotancuchowego mPEG,y, z fragmentami DLA, tym sa-
mym nie zmieniajgc amorficznego charakteru catego ukfadu.
Zastosowanie mPEG;,,, prowadzi do otrzymania materiatu

The detailed analysis of NMR spectrum for DTE_DLA _
mPEG;,,, material revealed the following shifts: 7.27 ppm (s,
chloroform-d), 6.97-7.20 ppm (Ar-H), 5.96 (s, NH), 4.85(dd,
CH of tyrosine), 4.15 (dd, OCH, of the pendent ester group),
3.65 (CH,CH, of PEG), 3.49 (s, methanol), 3.07 (d, CH, of
DTE), 2.94 (t, CH, of DTE), 2.49 (m, CH, of DLA), 1.27 (m,
CH, of DLA).

The detailed analysis of NMR spectrum for DTH_DLA _
mPEG,,,, material revealed the following shifts: 7.26 ppm
(d, chloroform-d), 6.97-7.20 ppm (Ar-H), 5.97 (s, NH), 4.86
(dd, CH of tyrosine), 4.08 (dd, OCH, of the pendent ester
group), 3.66 (CH,CH, of PEG), 3.04 (m, CH, of DTH), 2.95
(m, CH, of DTH), 2.70 (d, CH, of DTH), 2.49 (m, CH, of
DLA), 1.31 (m, CH, of DLA).

The DSC analysis of copolymers containing mPEG; 4,
show only low temperature T,, which is shifting towards
lower temperatures for copolymers containing DTH build-
ing block, as compared to materials containing DTE. Short
chain mPEG,, is forming a homogenous mixture with DLA
soft blocks, thus the whole system is amorphous. When
mPEG;,,, is used, a microphase separated structure is
formed as manifested by the presence of low temperature T,
and high temperature T,,. Interestingly, increasing the length
of pendant chain in tyrosine derivative (DTH) lowered T to
-9.3°C as compared to 3.2°C for material containing DTE.
Characteristic glass transition temperature, T, and melting
temperature, T, values are collected in TABLE 1.

The amphiphilic character of new copolymers was de-
termined by emulsification of polymer solution in water. The
hydrophilic shell is composed of (MPEG), while dimerized
fatty acid (DLA)/tyrosine (Tyr) are creating hydrophobic core.
The schematic structure of DLA/Tyr-PEG self-assembled
micelle is shown in FIG. 4.

The morphology of such structures for PAAEAESs contain-
ing mMPEG,,,, was determined using transmission electron
microscopy (TEM). As can be seen in FIG. 5, nanospheres
ranging in size from 50 nm to 200 nm were spontaneously
formed in aqueous environment.

o dobrze zdefiniowanej strukturze fazo-
wej, co przejawia sie wystepowaniem
niskotemperaturowego zeszklenia, T,
oraz wysokotemperaturowego top-
nienia, T,. Co ciekawe, zwigkszenie
dtugosci bocznego tancucha pochodnej
tyrozyny (DTH) obniza T, do -9,3°C,
w poréwnaniu do 3,2°C dla materiatu

zawierajgcego DTE. Wartosci tempe- &

ratur zeszklenia, T, oraz temperatur | 7 s

topnienia, T,, zebrano w TABELI 1. < RO o> oA o
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(TEM). Jak wida¢ na RYS. 5, w wyniku
spontanicznego taczenia sie makrocza-
steczek w wodzie utworzyly sie nano-
sfery o wielkosci od 50 nm do 200 nm.

RYS. 4. Budowa chemiczna miceli zawierajacej DLA/Tyr-PEG.
FIG. 4. The chemical structure of micelle containing DLA/Tyr-PEG.
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Whioski

Z powodzeniem udato nam sie zsyntetyzowa¢ nowe mate-
riaty polimerowe bazujgc na nietoksycznych komponentach
tj. pochodnej aminokwasu, kwasie ttuszczowym i metoksy
poli(glikolu etylenowym) (mPEG). Protonowa spektroskopia
NMR potwierdzita oczekiwang strukture chemiczng otrzyma-
nych materiatéw. Analiza DSC wykazata amorficzng strukture
materiatéw zawierajacych mPEG,,,, oraz mikroseparacje
fazowa w PAAEAE zawierajacych mPEG;,.

Dla materiatéw zawierajgcych mPEG;,, przetestowano
amfifilowy charakter nowo otrzymanych PAAEAE kopolime-
réw poprzez emulgacje organicznego roztworu kopolimeru
w wodzie. Utworzone w wyniku samoorganizacji makrocza-
steczek formy micelarne/nanosferyczne obserwowano przy
uzyciu mikroskopu TEM.

Otrzymane materiaty polimerowe samoorganizujace sie w
$rodowisku wodnym do form micelarnych/nanosferycznych,
sktadajace sie z hydrofobowego rdzenia oraz hydrofilowej
otoczki mogg byé zastosowane do enkapsulacji/immobi-
lizacji zwigzkéw bioaktywnych, np. witamin lub przeciw-
drobnoustrojowych peptydéw dla zastosowar medycznych.
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RYS. 5. Obrazy TEM (ne-
gatywne skontrastowane)
dla uformowanych w sro-
dowisku wodnym nanosfer
DTE_DLA_mPEG;,, (A) oraz
DTH_DLA_mPEG;, (B).
FIG. 5. TEM images (nega-
tive staining) for DTE_DLA _
mPEG;,, (A) and DTH_
DLA_mPEG;,, (B) forming
nanospheres.

Conclusions

We successfully synthesized a new polymeric materi-
als based on amino acid, fatty acid and poly(ethylene
glycol)methyl ether (MPEG). The proton NMR spectroscopy
confirmed the expected chemical structure of these new ma-
terials. DSC analysis evidenced an amorphous structure for
materials containing mPEG,,,, and microphase separated
structure for poly(aliphatic/aromatic-ester-amide-ether)s
containing mMPEG;,.

The amphiphilic character of these materials was tested
upon emulsification where self-organization of DTR_DLA
MPEG;,,, into micellar/nanospheric structures in aqueous
environment was noticed. The nanospheres formation was
evidenced by TEM.

The obtained results give a good promise for further work
on self-organization of PEAEA into well-defined micells/na-
nospheres with hydrophobic core and hydrophilic shell, thus
being capable to encapsulate/immobilize various vitamins
or antibacterial peptides for medical applications.
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WLASCIWOSCI STOPU
Ti-6Al-4V PO MODYFIKACJI
POWIERZCHNI

GRzEGORZ ADAMEK*, JAROSLAW JAKUBOWICZ
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INSTYTUT INZYNIERII MATERIALOWE,

PL. M. SkLobowskieJ-CURIE 5, 60-965 PoznaN, PoLska
* E-MAIL: GRZEGORZ.ADAMEK(@PUT.POZNAN.PL

Streszczenie

W pracy badano wiasciwosci porowatego stopu
Ti-6Al-4V jstotne z punktu widzenia zastosowan
na implanty tkanek twardych. Stop wytworzono za
pomocg procesu mechanicznej syntezy, prasowania
i spiekania. Modyfikacje powierzchni prowadzono
dwuetapowo: pierwszym byto elektrochemiczne tra-
wienie w 1M H,;PO, + 2% HF w 10 V przez 30 min,
a drugim osadzanie ceramiki fosforanowo wapnio-
wej (Ca-P) z wodnego roztworu 0,042M Ca(NO,),
+ 0,025M (NH,),HPO, + 0,1M HCI. Jony wapnia
i fosforanowe osadzajg sie w gfebi poréw, co polepsza
wytrzymato$¢ potgczenia ceramicznej powtoki z meta-
licznym podtozem. Wytrzymato$c¢ byta o ponad 50%
wieksza dla porowatego stopu niz dla litego odpowied-
nika. Odporno$c korozyjng badano w roztworze Hanka
symulujgcym Srodowisko ptynéw ustrojowych (SBF).
Po osadzaniu powtoki Ca-P zaobserwowano niewielkg
poprawe gestosci pradu korozyjnego w stosunku do
probki polerownej. Zbadano réwniez biozgodnosc
stopu po modyfikacji powierzchni w testach in vitro.
Powierzchnia po elektrochemicznej modyfikacji wyka-
zuje dobrg biozgodno$¢, a powtoka Ca-P wspomaga
wzrost i proliferacje osteoblastow.

Ze wzgledu na porowato$c, stosunkowo dobrg
wytrzymato$¢ potgczenia i biokompatybilno$c po-
wierzchni stop Ti-6Al-4V po elektrochemicznej mody-
fikacji wydaje sie byc¢ dobrym materiatem na implanty
tkanek twardych.

Stowa kluczowe: Ti-6AI-4V, odpornosc korozyjna, wy-
trzymato$¢ potgczenia metal/ceramika, biozgodnos$¢

[Inzynieria Biomateriatéw 120 (2013) 35-40]

Wprowadzenie

Stopy tytanu ze wzgledu na swoje bardzo dobre wtasciwo-
Sci fizykochemiczne i mechaniczne sg jednymi z najczesciej
wykorzystywanych materiatéw na implanty. Stop Ti-6Al-4V
byt pierwszym stopem tytanu wykorzystywanym w medy-
cynie. Posiada on dobre wiasciwosci mechaniczne [1-3].
Jego najwieksza wada jest sktad chemiczny. Zaréwno wa-
nad jak i glin sg pierwiastkami uznanymi za cytotoksyczne,
a jako produkty korozji biologicznej mogg powodowac choro-
by takie jak otepienie starcze [4]. Mimo to stop Ti-6Al-4V jest
w dalszym ciggu popularny. Polepszenia wtasciwosci takich
jak odpornos¢ korozyjna czy biozgodnos¢ mozna dokonaé
za pomocg modyfikacji powierzchni. Powierzchnia rozwinie-
ta (porowata) korzystnie wptywa na proces osteointegraciji,
co z kolei skutkuje szybszym narastaniem tkanki i silniej-
szym wigzaniem implantu z koscig. Ponadto, aby zwiekszy¢
biozgodnos$¢ materiatu na implanty na powierzchnie mozna
nanies¢ powtoke fosforanowo-wapniowg (Ca-P) [5].

PROPERTIES OF THE
BIOFUNCTIONALIZED SURFACE
OF Ti-6Al-4V ALLOY

GRzEGORZ ADAMEK*, JAROSLAW JAKUBOWICZ

PozNAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

INSTITUTE OF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING,

M. SkLobowskA-CURIE 5 Sa., 60-965 PoznaN, PoLAND
* E-MAIL: GRZEGORZ.ADAMEK(@PUT.POZNAN.PL

Abstract

Properties of a porous Ti-6Al-4V alloy, important in
hard tissue implants applications, were investigated.
The alloy was prepared by mechanical alloying fol-
lowed by pressing, sintering and subsequent anodic
electrochemical etching in 1M H;PO, + 2% HF elec-
trolyte at 10 V for 30 min and bioactive ceramic Ca-P
layer deposition, using a mixture of 0.042M Ca(NO,),
+0.025M (NH,),HPO, + 0.1M HCI dissolved in distilled
water. The Ca? and PO,* ions penetrate the pores
preferentially inside, which results in improved bonding
of the bioceramic layer to the metallic substrate. The
bond strength obtained by a tensile test shows more
than 50% higher strength to the porous Ti-6Al-4V
Substrate than to the bulk material. The corrosion
resistance of the alloys was investigated in Hank’s
Balanced Salt Solution (HBSS) which is simulated
body fluid (SBF). We observed slight improvement in
corrosion current density after etching and additional
Ca-P deposition compared to mechanically polished
samples. The biocompatibility of the Ti-6Al-4V alloy
with a porous Ca-P layer was investigated. We showed
that the rough, electrochemically biofunctionalized sur-
face supported osteoblast cell growth and proliferation.

Due to rough morphology, relatively strong bonding
to the metallic substrate and in vitro biocompatibility
the electrochemically modified surface of the ultrafine
grained Ti-6Al-4V is promising for hard tissue implant
applications.

Keywords: Ti-6Al-4V, corrosion resistance, metallic/
ceramic bond strength, biocompatibility

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 35-40]

Introduction

Ti-based materials are most commonly used for implants
fabrication, because of their excellent physicochemical
and mechanical properties. The Ti-6Al-4V was one from
the firstly used Ti-based alloys for biomedical applications.
This alloy shows good mechanical and chemical proper-
ties, respective for implant applications [1-3]. Unfortunately,
V and Al elements exhibit high cytotoxicity and as biological
corrosion products may induce senile dementia [4]. Never-
theless Ti-6Al-4V is still one of the most popular metallic
implant materials. Improvement in corrosion resistance
and biocompatibility of this alloy can be made by surface
modification techniques. It is known that a rough surface is
attractive for the osseointegration process, which results in
fast tissue growth and strong bone bonding with the implant.
Moreover, to improve the bioactivity of the alloy for hard
tissue implants applications, a bioactive layer of a calcium-
phosphate ceramic (Ca-P) is required on its surface [5].

35

BI® MATERIALS



36

Porowato$¢ na powierzchni biomateriatdw mozna uzy-

® o @ o o o o skacroznymi metodami: obrobka strumieniowo-scierng, me-

BI® MATERIALS

todami wytwarzania porowatosci objetosciowej w materiale
(co zapewnia jednoczesng porowatos¢ na powierzchni) lub
elektrochemicznym trawieniem [3,6].

Powtoki fosforanowo-wapniowe, w tym hydroksyapaty-
towe, mogq by¢ osadzane metodg mineralizacji w ptynach
symulujgcych srodowisko tkanek, zol-zel, natryskiwania ter-
micznego, biomimetycznego lub elektrochemicznego [7-9].
Wytrzymatos$¢ potaczenia powtok Ca-P—metaliczne podto-
ze jest stosunkowo staba. Moze by¢ jednak podwyzszona
poprzez osadzanie powtok na porowate podtoze. Pory
stanowig punkty kotwiczenia dla powtoki.

Materialy i metody

Stop Ti-6Al-4V wytworzono za pomocg procesu mecha-
nicznej syntezy, prasowania i spiekania. Porowata warstwa
wierzchnia o polepszonej biozgodnosci zostata wytworzona
dwuetapowo: poprzez elektrochemiczne trawienie w 1 M
H,PO, + 2% HF w 10V przez 30 min i osadzenie powtoki Ca-P
w-1,5V przez 1 h w wodnym roztworze 0,04 M Ca(NO;,), +
0,025 M (NH,),HPO, + 0,1 M HCI. Zaréwno proces wy-
twarzania stopu, jak i obrébka powierzchniowa sg opisane
w poprzedniej publikacji [6].

Przekroj poprzeczny prébki po trawieniu wykonano po-
przez przeciecie na pile diamentowej i nastepnie szlifowanie
na papierach sciernych (gradacja 320-2000) i polerowanie
na zawiesinie Al,O, Zdjecia przekrojow postuzyty do pomia-
réw grubosci natrawionej warstwy.

Badanie wytrzymatosci potgczenia Ca-P/metaliczne
podtoze przeprowadzono wedtug normy ASTM F1147-05.
Prébka z naniesiong powtokg i przeciwprobka zostaty po-
taczone klejem na bazie zywicy epoksydowej Bison Epoxy
(Bison International B.V.) i pozostawione do catkowitego
zwigzania na powietrzu przez 2 godziny. Aby zmierzy¢ $red-
nig warto$¢ wytrzymatosci przygotowano 10 probek. Jako
materiat poréwnawczy wykorzystano stop z powierzchnig
polerowang mechanicznie (rowniez 10 probek). Morfologie
powierzchni badano za pomocg mikroskopu SEM — napiecie
przyspieszajgce: 15 kV.

Badania korozyjne przeprowadzono w ptynie Hanka
(HBSS) symulujgcym s$rodowisko tkanek i zawierajgcym:
KCI 400 mg/dm3, KH,PO, 60 mg/dm?, NaCl 8000 mg/dm?,
NaHCO, 350 mg/dm3, NaH,PO,*7H,0 90 mg/dm3, glukoza
1000 mg/dm?®. Badania prowadzono z wykorzystaniem
potencjostatu pracujagcym w trybie potencjodynamicznym
z szybkoscig skanowania 0,5 mV/s i w temperaturze 37°C
w komorze korozyjnej EG&G K0047.

Testy biozgodnosci in vitro prowadzono w warunkach
statycznych. Probki przygotowane do badan miaty ksztatt
dyskow. Po sterylizacji (T = 120°C, t = 15 min) zostaty
umieszczone osobno na 24 dotkowej ptytce hodowlane;j.
Komorki z hodowli ludzkich osteoblastéw (Normal Human
Osteoblast — NHOst firmy Lonza) naniesiono na kazdy
z dyskoéw w ilosci po 5000 komorek na dotek w 1 ml medium
hodowlanego. Hodowle prowadzono w temperaturze T = 37°C
w atmosferze zawierajacej 5% CO, w inkubatorze przez 1
i 5 dni. Po tym czasie probki zostaty utrwalone 25% alde-
hydem glutarowym i zabarwione odczynnikiem Giemsa
w czasie po 10 min. Nastepnie probki zostaty napylone ztotem
i poddane obserwacjom na mikroskopie SEM.

The porous/rough surface of implants can be prepared
by conventional sand blasting, foaming process (which also
results in pore formation in the whole volume of the material),
as well as electrochemical etching [3,6].

Calcium-phosphates, including hydroxyapatite, can be
deposited using processes of mineralization in SBF, sputter-
ing, sol-gel, laser deposition, thermal spraying, biomimetic
or cathodic electrochemical deposition [7-9]. The adhesion
of the Ca-P to the metallic surface is relatively poor and
can be substantially improved by deposition on a rough
surface. The pores are the anchoring points for the ceramic
coating [10].

Materials and Methods

For the preparation of the Ti-6Al-4V alloy mechanical
alloying was applied, followed by pressing and sintering.
The porous bioactive surface was produced in two steps of
electrochemical treatment: anodic oxidation in 1 M H,PO,
+ 2% HF electrolyte at 10 V for 30 min and subsequent
cathodic Ca-P layer deposition at-1.5 V for 1 h, using a solu-
tion mixture of 0.042 M Ca(NQ;,), + 0.025 M (NH,),HPO, +
0.1 M HCI. Both, alloy preparation and surface modification
processes, were described in details elsewhere [6].

Cross-section sample preparation of samples after anodic
treatment was done by cutting using a diamond saw and
subsequent grinding and polishing using waterproof paper
(320-2000 grit) and Al,O, abrasive respectively. On the
cross-section SEM images, a thickness of porous layer
was measured.

The bond strength between the Ca-P coating and metal-
lic substrate was measured using a standard bonding test
(ASTM F1147-05). The coated specimen and specimen with
uncoated surface were bonded using bonding glue Bison
Epoxy (Bison International B.V.) based on epoxy resin, and
kept stationary in air for 2 h. Ten samples were measured
to obtain the average bond strength. Mechanically polished
alloy was used as a reference material (also ten samples).
Surface morphology after tests was investigated by scanning
electron microscopy (SEM) — working potential: 15 kV.

The corrosion tests of the as-prepared materials were
performed in Hank’s Balanced Salt Solution (Lonza) (simu-
lated body fluid with composition: KCI 400 mg/dm?, KH,PO,
60 mg/dm?, NaCl 8000 mg/dm?, NaHCO, 350 mg/dm?,
NaH,PO,+7H,0 90 mg/dm?, Glucose 1000 mg/dm?) using
a potentiostat working in a potentiodynamic mode with
a scan rate of 0.5 mV/s at 37°C. The corrosion test was run
in an EG&G K0047 corrosion cell.

In vitro biocompatibility tests were performed in static
conditions. For these tests the discs of Ti-6Al-4V alloy were
used. The discs were sterilised by autoclaving at 120°C for
15 min and were separately located at the bottom of 24-well
microplates. Normal Human Osteoblast (NHOst) cells from
Lonza (CC-2538) were cultured onto each disk at a concen-
tration of 5000 cells/well in 1 ml culture medium. The cells
were cultured at 37°C in 5% CO, incubator for 1 and 5 days.
Then the cells were fixed by 25% glutaraldehyde solution
for 10 min and stained by 10% Giemsa’s staining solution
for 10 min. The specimens were gold sputter-coated and
observed by SEM.



Wyniki i dyskusja

W pracy przedstawiono
wyniki badan nad ultradrobno-
ziarnistym stopem Ti-6Al-4V

wytworzonym za pomoca

procesu mechanicznej syn-
tezy, prasowania i spiekania.
Na powierzchni stopu wytwo-
rzono warstwe porowatg za
pomoca elektrochemicznego
trawienia w elektrolicie na
bazie kwasu fosforowego.
Ultradrobnoziarnista struktu-
ra materiatu utatwiata proces
trawienia, co zaowocowato
szerokim przedziatem wielko-
$ci poréw (od 3 nm do ok. 60
pm) [6]. Po trawieniu gestosé
materiatu wynosita ok. 80%
gestosci litego odpowiednika.

Results and Discussions

30 um

RYS. 1. Morfologia powierzchni stopu po trawieniu
elektrochemicznym - a) i przekrdj poprzeczny porowatej
warstwy - b) [6].

FIG. 1. Surface morphology of the alloy after electro-
chemical etching - a) and porous layer cross section - b);
a white line shows the thickness of the etched layer [6].

In this work, ultrafine
grained Ti-6Al-4V alloy (grain
size distribution: 0-200 nm
— 24%, 201-400 nm — 42%,
401-600 nm —25%, 601-800
nm—6%, 801-1000 nm —3%)
was prepared by mechanical
alloying, pressing and sinter-
ing. Roughening was done
by anodic electrochemical
etching in phosphoric acid
solution. The ultrafine struc-
ture of the sinters improves
the etching process. The
etched surface is very rough
with pore diameters in the
range of 3 nm to 60 um.
After etching, the compacts
achieved densities of about

Morfologie powierzchni po

trawieniu przedstawiono na RYS. 1. Na RYS. 1b przedsta-
wiono przekroj poprzeczny natrawionej warstwy. Jej grubo$¢
wynosi ok. 45 ym. Osadzona elektrochemicznie powtoka
Ca-P w -1,5 V przez 1 h jest rbwnomierna i jednorodna
z wyraznymi peknieciami i nierdbwnosciami na powierzchni.
Pomimo peknie¢ powtoka pokrywa catkowicie metaliczne
podioze. Porowatos¢ powierzchni po osadzeniu powtoki
Ca-P oszacowano na 22% [6].

Badanie wytrzymatosci potaczenia przeprowadzono
w prébie rozciggania, a wyniki przedstawiono na RYS. 2d.
Powtoka osadzona na porowatym podfozu wykazywata zde-
cydowanie wiekszg przyczepnos¢ (18 MPa) niz ta osadzona
na podtozu ptaskim (polerowanym — 11 MPa). Poréwnujac
te wyniki z zawartymi w innych publikacjach mozna stwier-
dzi¢, ze osiggnieto dobre rezultaty. Oh i wspétpracownicy
osadzali hydroksyapatyt na porowatym tytanie i uzyskali
wytrzymatosé potgczenia na poziomie 7 MPa [10]. Z kolei
Chen z zespotem pokazali, ze powtoki Ca-P osadzane na
tytanie metodg biomimetyczna z SBF wytrzymujg napreze-
nia rzedu 15,5 MPa [5]. Zdjecia SEM powierzchni po znisz-
czeniu i schematycznie pokazany charakter mechanizmu
zniszczenia przedstawiono na RYS. 2a-c i 3. Zaréwno na
prébce ptaskiej jak i porowatej mozna zaobserwowac dwa
rodzaje zniszczenia: adhezyjne i kohezyjne. Zniszczenie
adhezyjne ma miejsce gdy rozerwanie nastepuje na granicy
powtoka/metaliczne podioze. Jesli natomiast zniszczenie
nastgpi w obszarze powtoki wowczas mamy do czynienia
ze zniszczeniem kohezyjnym.

Dla probki porowatej zniszczenie miato charakter ad-
hezyjno-kohezyjny. Na RYS. 2a i b wida¢ jasne obszary
Ca-P. Wigzanie powtoki z podtozem w miejscach poréw jest
znacznie silniejsze niz na relatywnie ptaskich obszarach.
Pory stanowig miejsca kotwiczenia powtoki ceramicznej.
Zniszczenie na prébce plaskiej (nieporowatej) miato miej-
sce gtébwnie na granicy powioka/podioze. Wytrzymatosé
potaczenia w tym przypadku odpowiada sile adhezji Ca-P
do metalicznego podtoza (RYS. 3).

Odpornos¢ korozyjna jest jednym z najwazniejszych
czynnikbw majacych decydujacy wptyw na zastosowanie
danego materiatu na implanty. Badania korozyjne prze-
prowadzono metodg potencjodynamiczng w ptynie Hanka
(HBSS) symulujgcym srodowisko tkanek i zawierajagcym
znaczng ilos¢ chlorkéw. Wyniki zestawiono w TABELI 1
ina RYS. 4. Parametry korozyjne (potencjat i gestos¢ pradu
korozyjnego) wyznaczono na podstawie ekstrapolacji Tafe-
lowskiej. Wykorzystano do tego oprogramowanie CorrWare
i CorrView.

80% of the bulk ingots. The
surface morphology of the alloy after electrochemical etch-
ing is shown in FIG. 1a. The sinter, due to a large volume
of the grain boundaries was easily etched and hence this
specific morphology was obtained. In FIG. 1b a cross section
of the porous layer is shown. The thickness of the porous
layer was about 45 pym. Depositing of Ca-P compounds at
—1.5V for 1 h led to homogenous and continuous coatings,
but with some cracks inside and rugged particles, which lay
on the surface. The coating was slightly cracked, but it fully
covered the metallic substrate. The surface porosity after
Ca-P deposition was estimated at 22% [6].

The bond strength obtained by a tensile test is shown in
FIG. 2d. The Ca-P coating showed higher strength (18 MPa)
to the porous Ti-6Al-4V substrate than to the bulk flat surface
(11 MPa). This is a very good result compared to other au-
thors. Oh et al. prepared HA layers on porous Ti substrates
with bond strengths about 7 MPa [10], and Chen et al.
showed that Ca-P coatings deposited on Ti substrates by
a biomimetic method from SBF could present bond strengths
of approximately 15.5 MPa [5]. SEM micrographs of failure
surfaces and schematic illustrations of an interface after
the test are shown in FIG. 2a, b, c and FIG. 3, respectively.
On both, porous and bulk substrates two types of failure
mode: adhesive and cohesive were observed. The adhesive
strength of the coating is given if failure is entirely at the
coating/substrate interface, and the cohesive strength of the
coating is given if failure is only within the coating.

For the porous substrate the bond strength corresponded
to adhesive/cohesive strength. In FIG. 2a and b there are
well visible Ca-P areas. The fixation of the coating in pores
is much stronger than on the relatively flat surface. The
pores appeared to be the anchoring points for the ceramic
coating. The failure of Ca-P on the bulk substrate occurred
almost totally at the alloy/ceramic interface. The bond
strength in this case corresponded mainly to adhesive
strength (FIG. 3).

The corrosion resistance of the biomaterial is a very
important factor, which can decide about application of the
material in the aggressive human body environment. The
corrosion resistance was investigated in simulated body fluid
— HBSS consisting to significant amount of chloride, using
a potentiodynamic method. The results are shown in FIG. 4
and in TABLE 1. The corrosion current density I, and cor-
rosion potential E,,. (TABLE 1) were estimated on the base
of corrosion curves by Tafel extrapolation methods using
CorrWare and CorrView software.
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RYS. 2. Zdjecia SEM powierzchni po testach wytrzymatosciowych: a, b — r6zne powiekszenia, c — tryb rybie oko,
d — wytrzymatos¢ polaczenia: A — probka polerowana, B — prébka porowata.

FIG. 2. SEM micrographs of failure surfaces: a, b — different magnification, ¢ — fish-eye image, d - bond strength:
A - polished sample, B — porous sample.
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(powloka Ca-P)  (3dhezyine) (kohezyjne) (adhezyjne) (kohezyjne)

Porous Ti-6Al-4V Polished Ti-6Al-4V
(Porowaty Ti-6Al-4V) (Polerowany Ti-6Al-4V)

RYS. 3. Schemat granicy rozdziatu po probie rozciggania polaczenia powtoka Ca-P/stop Ti-6Al-4V dla probki
porowatej i polerowane;.

FIG. 3. Schematic illustrations of a Ca-P/Ti-6Al-4V alloy interface cross-section after tensile test for porous and
polished Ti-6Al-4V.
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TABELA 1. Gestos¢ pradu korozyjnego I,
i potencjat korozyjny E_,, stopu Ti-6Al-4V przed
i po trawieniu elektrochemicznym (1M H;PO, + 2%
HF; 10 V / 30 min) oraz po osadzaniu Ca-P.
TABLE 1. Corrosion current density |, and corro-
sion potential E_,,, of the Ti-6Al-4V alloy before
and after electrochemical etching (1M H,PO, +
2% HF; 10 V / 30 min) and after additional Ca-P
deposition.

Materiat leorr Eorr

Material [A/cm?] I\
Ti-6Al-4V polerowany mechanicznie|1.86+0.63 -0.10
Ti-6Al-4V mechanically polished x 10 +0.01
Ti-6Al-4V po trawieniu 2.83+0.51| -0.66
Ti-6Al-4V after etching x 10 +0.02
Ti-6Al-4V po osadzaniu Ca-P 9.52+0.81| -0.53

Ti-6Al-4V after etching + Ca-P x 10 +0.01

Na podstawie krzywych polaryzacji wyraznie wida¢, ze
proces trawienia stopu Ti-6Al-4V powoduje podwyzszenie
gestosci pradu korozyjnego (na skutek zwiekszenia poro-
watosci) i przesuniecie potencjatu w kierunku ujemnych
wartosci. Osadzenie ceramicznej powtoki na wczesniej
natrawionej powierzchni skutkuje spadkiem gestosci pradu
o jeden rzad wielkosci. Ceramika Ca-P jest izolatorem, wiec
parametry korozyjne powinny by¢ lepsze dla probek z tg
powtoka niz bez niej, aczkolwiek powioka ta jest rowniez
porowata i w niektdérych miejscach moze nie przylegaé
Scisle do podtoza. W zwigzku z tym obserwuje si¢ jedynie
niewielkg poprawe parametrow korozyjnych w stosunku do
probki nieporowatej (polerowanej mechanicznie). Badania
prowadzono w stosunkowo szerokim zakresie potencja-
tow celem zarejestrowania potencjatu transpasywacji. Na
wszystkich krzywych mozna zaobserwowac szeroki zakres
pasywny.

102

1010 - w

E[V] 2,5 ‘ 5,0

RYS. 4. Krzywe korozyjne dla stopu Ti-6Al-4V:
a) polerowanego mechanicznie, b) po trawieniu,
c) po osadzaniu Ca-P.

FIG. 4. The polarization corrosion curves for
Ti-6Al-4V samples: a) mechanically polished, b) after
etching, c) after etching and Ca-P deposition.

The polarization curves clearly show that the etching
process of Ti-6Al-4V resulted in increasing corrosion current
(because of increasing porosity) and shift of the corrosion
potential to more negative values. The subsequent Ca-P
deposition led to a decrease of the corrosion current by one
order of magnitude. The Ca-P ceramic is an insulator, so the
corrosion current density should be lower on samples with
deposited Ca-P coating, than on the samples without Ca-P,
but the layer was not ideally flat, with pits inside, resulting
in corrosion deterioration. Therefore, there was only slight
improvement of the corrosion current density compared to
polished samples. The tests were done in relatively wide
range to observe transpassivation potentials. All curves
showed relatively wide passive areas.

RYS. 5. Obrazy morfologii hodowli osteoblastéw po 1 dniu — a), b) i 5 dniach - c), d)
na powierzchni stopu Ti-6Al-4V po trawieniu i osadzaniu Ca-P.

FIG. 5. Osteoblast culture after 1t day — a), b) and 5" day — c), d) on the surface
Ti-6Al-4V after etching and additional Ca-P deposition.
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Obrazy SEM morfologii ludzkich osteoblastéw na stopie

® o o o o o o Ti-6Al-4V trawionego i z osadzong powtokg Ca-P w poten-
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cjale -1,5V po jednym i pieciu dniach hodowli pokazano na
RYS. 5. Po tym czasie zaobserwowano najwieksze réznice.
Po pierwszym dniu inkubacji komorki wykazywaty normalny
poziom aktywnosci — na RYS. 5a i b widoczne sg liczne
filopodia, co $wiadczy o dobrej adhezji do powierzchni.
Po pieciu dniach inkubacji mozna zaobserwowaé zwartg
warstwe utworzong z komérek pokrywajgca catg badang
powierzchnig probki (zw. monowarstwe). Generalnie za-
chowanie sie komorek, ich rozwdj i proliferacja zaleza od
topografii powierzchni. Przeprowadzona elektrochemiczna
obrébka stopu Ti-6Al-4V poprawia warunki dla adhezji
i proliferacji osteoblastéw.

Whioski

W pracy przedstawiono wiasciwosci ultradrobnoziarni-
stego stopu Ti-6Al-4V z elektrochemicznie zmodyfikowang
powierzchnig. Pierwszym etapem obrobki byto elektro-
chemiczne trawienie, a drugim osadzenie powtoki Ca-P.
Wynikiem tej obrdbki jest silnie porowata warstwa wierzch-
nia. Modyfikacja powierzchni nieznacznie poprawia warto$¢
gestosci pradu korozyjnego stopu. Elektrochemicznie
obrobiona powierzchnia (po trawieniu i osadzaniu Ca-P)
wspomaga wzrost i proliferacje osteoblastéw. Powierzchnia
stopu po trawieniu stanowi dobre podtoze do osadzania
powtok bioceramicznych. Wytrzymatos¢ potaczenia metal/
ceramika jest w tym przypadku o ponad 50% wieksza niz
dla nieporowatego odpowiednika.

Wytworzony stop ze zmodyfikowang powierzchnig wy-
kazuje dobre wtasciwosci pod katem jego zastosowan na
implanty tkanek twardych.

Podziekowania

Badania prowadzone byty w ramach dziatalno$ci sta-
tutowey.
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The SEM images of the osteoblast cells cultured on the
surface of the Ti-6Al-4V discs after Ca-P deposition at-1.5V
sterilised by autoclaving after 1 and 5 days are shown in
FIG. 5. Significant differences were observed in osteoblast
culture on respective samples after 1 and 5 days. After the 15t
day of incubation cells showed good adhesion to the surface
of the studied sample in the form of filopodia (FIG. 5a, b).
This indicated that the cells showed a normal level of activity.
A compact cell layer was formed on the top of the samples
after 5 days of incubation (FIG. 5c, d). Based on these
observations, it seems that the osteoblast culture evolves
in the following stages: cell colonization and multilayering.
Generally, cells’ attachment and proliferation depend on the
surface topography and roughness. After culture for 5 days
the surface of the porous Ti-6Al-4V discs was covered by
a monolayer of flat, spread cells (FIG. 5¢). The electrochemi-
cal biofunctionalization improved osteoblast adhesion and
proliferation.

Conclusions

In this work we showed properties of porous ultrafine
grained Ti-6Al-4V alloy with electrochemically modified sur-
faces. On the etched surface a bioactive ceramic Ca-P layer
was deposited. Both, etching and layer deposition improved
the porosity of the surface. A Ti-6Al-4V porous surface is a
good base for Ca-P deposition by electrochemical methods.
The bond strength obtained by a tensile test showed more
than 50% higher strength to the porous Ti-6Al-4V substrate
than to the bulk. Surface modification only slightly improved
the corrosion current density and it did not cause a consider-
able improvement of the corrosion resistance. We showed
that the rough, electrochemically biofunctionalized surface
(porous with Ca-P layer) supported osteoblast cell growth
and proliferation.

The prepared ultrafine grained Ti-6Al-4V alloy with
modified surface showed positive properties for hard tissue
engineering applications.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono analize topografii po-
wierzchni tytanu Grade 2 po obrébce mechanicznej
(szlifowanie i piaskowanie) oraz wptyw aktywacji
powierzchni na wtasciwos$ci warstwy po procesie
utleniania w ztozu w temperaturze 610°C i czasie 6,
8i 12 godzin. Do badan topografii powierzchni oraz
analizy adhezji zastosowano metode AFM i scratch
test, natomiast strukture i zmiany sktadu fazowego
badano z zastosowaniem metody SEM-EDS i XRD.
Badania topografii powierzchni tytanu Grade 2 przed
procesem utleniania potwierdzity, Zze przeprowadzona
aktywacja powierzchni z wykorzystaniem medium
piaskujgcego w postaci Al,O, korzystnie wptywa na
zwiekszenie chropowatos$ci oraz poprawe stanu po-
wierzchni tytanu po procesie utleniania szczegolnie
w czasie 8 godzin. Stwierdzono réwniez, ze zasto-
sowanie ztoza fluidalnego do proceséw utleniania
tytanu pozwala na ofrzymanie jednorodnych powtok
tlenkowych o dobrej adhezji z podtozem, a tym samym
poprawe wtasciwosci powierzchni tytanu w aspekcie
zastosowan biomedycznych.

Stowa kluczowe: obrébka powierzchniowa (szlifowa-
nie i polerowanie), utlenienie tytanu, ztoze fluidalne,
chropowato$¢ powierzchni

[Inzynieria Biomateriatow 120 (2013) 41-47]

Wstep

Tytan i jego stopy to powszechnie stosowane materiaty
do wytwarzania implantéw m.in.: w ortopedii, kardiochirurgii
i stomatologii. Materiaty te charakteryzuje przede wszystkim
dobra odpornosc¢ korozyjna i wkasciwosci wytrzymatosciowe,
przy niskim ciezarze wiasciwym. Nalezy jednak pamietac,
ze znajomos$¢ wrasciwosci mechanicznych trzeba rozwazaé
w aspekcie rolifizjologicznej, jaka spetnia dany biomateriat [1].
Bardzo wazna role w przypadku biomateriatéw metalicznych
odgrywa réwniez powierzchnia materiatu. Jakos¢ powierzch-
ni implantu jest bardzo wazna w procesie osseointegraciji,
regeneracji tkanek miekkich, jak rowniez zachowania sie
implantu w czasie eksploatacji. Prace naukowe potwierdza-
ja, ze odbudowa kosci jest silnie zwigzana z powierzchnig
implantu, jej zdefektowaniem oraz morfologia. Bardzo wazny
zatem jest stan powierzchni implantéw w trakcie leczenia,
ze wzgledu na mozliwos$¢ kontrolowania regeneracji tka-
nek oraz wtasciwosci implantu. Stosujac rézne techniki
badawcze, naukowcy wykazali w badaniach in vivo, ze
chropowatos¢ powierzchni materiatu ma znaczacy wptyw
na odpowiedz biologiczng implantow z tytanu i jego stopow.

TITANIUM OXIDATION EFFECTS
AFTER VARIOUS SURFACE
MODIFICATION METHODS
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Abstract

The paper presents an analysis of titanium grade 2
surface topography after surface treatment (grinding
and sandblasting) and the influence of surface acti-
vating on the properties of the surface layer after the
oxidation process in a Al,O,fluidized bed, at 610°C and
for 6, 8 and 12 hours. AFM and scratch test methods
were used for surface topography and layer adhesion
analysis, while SEM-EDX and XRD methods were
used to examine the microstructure and changes in
phase composition. Studies of Grade 2 titanium sur-
face topography before oxidation confirmed that the
surface activation carried out using the Al,O, blasting
medium increases the roughness and improves the
state of titanium surface after oxidation, especially
after 8 h. The results also showed that using of
a fluidized bed for titanium oxidation allows to obtain
uniform oxide layers for biomedical applications.

Keywords: surface treatment (grinding and sand-
blasting), titanium oxidation, fluidized bed, surface
roughness

[Engineering of Biomaterials 120 (2013) 41-47]

Introduction

Titanium and its alloys are widely used for the production
of implants, for example: in orthopaedics, cardiosurgery and
dentistry. These materials are primarily characterized by
good corrosion resistance and good mechanical properties
in relation to their density. However, it should be noted that
mechanical properties need to be considered in terms of the
physiological role that the biomaterial (implant) fulfils [1].
A very important role in the case of metallic biomaterials is
also played by the surface. The quality of implant surface
is crucial for the process of osseointegration and soft tissue
regeneration and also affects the behavior of the implant
during use. Scientific research confirms that bone recon-
struction is strongly related to implant surface properties
and presence of defects. Therefore, implant surface condi-
tion is significant in the process of treatment, due to the
possibility of controlling tissue repair and implant properties.
Using a variety of research techniques, scientists have dem-
onstrated in vivo that the roughness of the material surface
has a major impact on the biological response to implants
made of titanium and its alloys. They have also shown
enhanced adhesion of osteoblast on titanium with highly
developed surface, while fibroblasts and epithelial cells
preferentially adhered on smooth implant surfaces [2,3].
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Wykazaty one réwniez, ze wystepuje wieksze prawdopodo-
bienstwo przylegania osteoblastéw do powierzchni tytanu o
znacznym rozwinieciu, natomiast fibroblasty i komaérki na-
btonkowe wykazujg wiekszg adhezje do gtadkich powierzch-
niach implantéw [2,3]. Chropowata powierzchnia jest zatem
funkcjonalna ze wzgledu na lepszy wzrost tkanki kostnej na
powierzchni implantu, a tym samym stwarza warunki do po-
prawy jej przyczepnosci do implantu. Dane literaturowe nie
przedstawiajg jednak optymalnej, Scisle okreslonej warto$ci
chropowatosci powierzchni dla implantéw metalicznych,
ktora jest wymagana do najkorzystniejszych warunkéw
regeneracji tkanek [4,5]. Jedng z nowoczesnych metod sto-
sowanych do analizy topografii powierzchni jest mikroskopia
sit atomowych. Autorzy przedstawili wyniki badan stanu
powierzchni prébek tytanu implantow z zastosowaniem tej
techniki. W pracy wykazano, ze chropowatos¢ powierzchni
zalezy w znacznym stopniu od zastosowanej metody ak-
tywacji powierzchni, co sugeruje, ze powierzchnia, czesto
pomijana w badaniach implantéw, jest bardzo wazna dla
oceny ich charakterystyki i wkasciwosci [6]. Przedstawiono
réwniez analize stanu powierzchni tytanu po utlenianiu z za-
stosowaniem réznych metod obrébki powierzchniowej przed
procesem tj. szlifowaniem i piaskowaniem z zastosowaniem
AlLO,. Utlenianie tytanu zastosowano jako podstawowg
obrobke cieplno-chemiczng, w celu uzyskania ochronnych
warstw tlenkowych TiO, o dobrej adhezji do podtoza.

Materialy i metody

Badania przeprowadzono stosujgc prébki tytanu Grade 2
o wymiarach 30x15x2 mm, przed i po powierzchniowej ob-
rébce mechanicznej: piaskowaniu i szlifowaniu. Nastepnie
na prébkach wytworzono warstwy tlenkowe TiO, z zastoso-
waniem ztoza fluidalnego z materiatem ziarnistym w postaci
AlLO,. Proces przeprowadzono dla dwéch serii prébek: seria
1 — prébka szlifowana na papierze o gradacji <1000, seria
2 — prébka piaskowana Al,O; o uziarnieniu 110 ym. Probki
po aktywacji mechanicznej utleniano w ztozu fluidalnym
w temperaturze 610°C, w czasie 6, 8i 12 godzin i atmosferze
powietrza. Prébki zaréwno przed, jak i po procesie obrébki
mechanicznej i cieplnej byly odttuszczone i czyszczone
w myjce ultradzwiekowej w roztworze aceton + alkohol etylo-
wy +woda w czasie 10 min. Do badan topografii powierzchni
po poszczegolnych procesach aktywacji i obrobce cieplnej
zastosowano mikroskop sit atomowych MULTI MODE NA-
NOSCOPE V VEECO. Analizowany obszar skanowania
wynosit 10 um x 10 ym. Wiadomo bowiem na podstawie da-
nych literaturowych, ze chropowato$¢ zalezna jest takze od
obszaru skanowania [7]. Wyznaczono réwniez podstawowe
parametry chropowatosci (Ra, Rq) i okreslono wptyw ob-
rébki mechanicznej i cieplnej na stan powierzchni. Badania
scratch test wykonano z zastosowaniem urzgdzenia CSEM
REVETEST w zakresie obcigzen 0+10 N. Zmiany sktadu fa-
zowedo przeprowadzono z zastosowaniem rentgenowskiej
analizy fazowej przy uzyciu dyfraktometru rentgenowskiego
SEIFERT XRD 3003, stosujac promieniowanie, Co K, nato-
miast badania SEM-EDS przeprowadzono z zastosowaniem
mikroskopu JOEL JSM-6610 LV z mikroanalizatorem EDS
firmy Oxford Instruments.

Wyniki i dyskusja

W pierwszym etapie wykonano rentgenowskg analize
fazowa probek tytanu po procesie szlifowania oraz piasko-
wania zaprezentowang na RYS. 1. Nastepnie powierzchnie
prébek o wymiarach 10 mm x 5 mm skanowano przy uzyciu
mikroskopu sit atomowych w obszarze 10 ym x 10 ym.
Uzyskane wyniki przedstawiono na RYS. 2.

A rough surface is therefore functional due to a better
growth of bone tissue on implant surface, thus it creates
the conditions for improving tissue adhesion to the implant.
However, the literature does not present the optimal strictly-
defined surface roughness values for metal implants which
is required for the regeneration of tissues [4,5]. One of the
modern methods used to analyze surface topography is
atomic force microscopy. The authors present the results
of titanium surface analysis using this method. The paper
confirms that surface roughness depends significantly on its
activation method, and this parameter is also very important
for the evaluation of the surface characteristics and prop-
erties [6]. The paper also presents an analysis of titanium
surface after oxidation treatment in order to obtain protective
oxide layers of TiO, having good adhesion to the substrate.

Materials and Methods

The research was conducted using Grade 2 titanium
samples (30x15x2 mm) before and after surface sand
blasting and grinding. TiO, oxide layers were formed using
a fluidized bed with Al,O; as a grain material. The process
was realized for two series of samples: series 1 - sample
ground with SiC paper grit < 1000, series 2 - sample blasted
with Al,O,, grain size 110 um. The samples were oxidized
after mechanical activation in a fluidized bed at 610°C, for
6, 8 and 12 hours, in air atmosphere. The samples both
before and after mechanical and thermal treatment were
degreased and ultrasonically cleaned in acetone, ethanol
and water for 10 min. In order to analyse surface topography
after each activation process and after thermal treatment,
the atomic force microscope VEECO MULTIMODE AFM
with a nanoscope controller was used. The analyzed scan
areawas 10 um x 10 um. Itis also known from the literature
that roughness is dependant on scan area [7]. Roughness
parameters (Ra, Rq) were measured, and the influence of
mechanical and thermal treatment on surface condition was
also identified. Scratch tests were realized using CSEM RE-
VETEST tester with test load in the range between 0+10 N.
Phase composition evaluation were follo-wed out using
XRD method with the SEIFERT XRD 3003 diffractometer
with Co K, radiation and SEM-EDX investigation was car-
ried out using JOEL JSM-6610 LV with Oxford Instruments
EDX microanalyzer.

Results and Discussion

In the first stage, a phase analysis of titanium samples af-
ter grinding and sandblasting was carried out (FIG. 1). Then,
the samples with size of 10 mm x 5 mm were scanned using
an atomic force microscope at the area of 10 ym x 10 ym.
The results are shown in FIG. 2.

The X-ray diffractogram of sample no. 1 (ground) showed
the presence of reflections derived from Ti alpha. For the tita-
nium sample after sandblasting, reflections from Al,O, phase
are also visible. Simultaneously, there were reductions in
the intensity of the main reflections (Ti,), which may indicate
a change in the surface topography of the analysed titanium
samples and their surface roughness. On the other hand,
surface topography analyses confirmed that mechanical
treatment, with the use of Al,O, as a blasting medium, results
in a change in the surface roughness. The main parameter
related to roughness depth (Rq) for the blasted sample is
205 nm, whereas for the ground sample itis 12.2 nm. Other
roughness parameters, such as the arithmetic mean of the
roughness profile deviation from the centre line Ra of the
ground sample is 5,37 nm, while for the sandblasted line it
increases to 257 nm.
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RYS. 1. Dyfraktogramy rentgenowskie tytanu Grade 2: a) po szlifowaniu, b) po piaskowaniu Al,O,.
FIG. 1. Diffractograms for GRADE 2 titanium: a) after grinding, b) after Al,O, sandblasting.

Dyfraktogram rentgenowski dla
prébki nr 1 (szlifowana) ujawnit obec-
nos¢ refleksow pochodzacych od
tytanu (Ti,). Dla probki tytanu po pro-
cesie piaskowania na dyfraktogramie
widoczne sa rowniez refleksy pocho-
dzace od fazy Al,O,. Jednoczesnie
zaobserwowano zmniejszenie inten-
sywnosci gtownych refleksow (Ti,),
co moze $wiadczyé o zmianie stanu
powierzchni analizowanych prébek
tytanu i jej znacznym rozwinieciu.
Z kolei badania topografii powierzchni
potwierdzity, ze przeprowadzona ob-
rébka mechaniczna z zastosowaniem
medium piaskujacego w postaci Al,O,
wplywa na zmiane stanu chropowato-
Sci i aktywacje powierzchni. Podsta-
wowy parametr dotyczacy wysokosci
nierownosci (Rq) dla probki piaskowa-
nej wynosi 205 nm, podczas gdy dla
probki szlifowanej jest rowny 12,2 nm.
Pozostate parametry chropowatosci,
w tym $rednia arytmetyczna odchyle-
nia profilu nieréwnosci od linii Sredniej, Ra prébki szlifowanej
wynosi 5,37 nm, a piaskowanej wzrasta do 257 nm.

W dalszym etapie badan okreslono wptyw zastosowanej
mechanicznej obrobki powierzchniowej na proces utleniania
tytanu w ztozu fluidalnym w temperaturze 610°C w czasie
6, 8 i 12 godzin. W tym celu rowniez wykonano badania
rentgenograficzne oraz przeprowadzono analize stanu
powierzchni i okreslono podstawowe parametry chropo-
watosci Ra, Rq, Rmax dla wszystkich wariantéw obrobki
powierzchniowe;j i cieplnej. Na RYS. 3 przedstawiono wyniki
badan rentgenograficznych. Badania te wykazaty, ze dla
tytanu utlenianego w ztozu fluidalnym charakterystyczne
jest wystepowanie pikéw pochodzacych od fazy TiO,, co
Swiadczy o utworzeniu przypowierzchniowych warstw tlen-
kowych. Ponadto zauwazono niewielkie przesunigcie pikow
pochodzacych od fazy Ti, w stosunku do stanu wyjsciowe-
go, co z kolei nalezy ttumaczy¢ zmiang stopnia nasycenia
podioza tlenem [8].

Wyniki podstawowych parametrow chropowatosci ana-
lizowanych prébek tytanu, wyznaczonych na podstawie
badan topografii i morfologii powierzchni z zastosowaniem
mikroskopu sit atomowych zestawiono w TABELI 1.

RYS. 2. Topografia powierzchni probek tytanowych wraz z podstawowymi
parametrami chropowatosci: a) szlifowanej, b) piaskowanej Al,O,.

FIG. 2. Surface topography of titanium samples with basic roughness para-
meters: a) after grinding, b) after Al,O, sandblasting.

a) Ra =5.37 nm, Rq = 12.2 nm, Rmax = 230 nm

b) Ra =257 nm, Rq = 205 nm, Rmax = 1349 nm

In the next stage of the study, the influence of the me-
chanical surface treatment on titanium oxidation process in a
fluidized bed at 610°C for 6, 8 and 12 hours was determined.
For this purpose, XRD, SEM-EDX, surface topography and
scratch test were realized. The roughness parameters Ra,
Rqg, Rmax were set out for all surface treatment options
and also after thermal treatment. FIG. 3 shows the results
of X-ray diffraction analyses. This shows that for titanium
oxidized in the fluidized bed, the oxide TiO, is characteristic,
indicating that surface oxide layers thickness has increased.
Moreover, shifting of the Tialpha peaks was observed as
compared with initial state, which is linked to the increment
of substrate saturation with oxygen [8].

Results of the roughness parameters of the analysed
titanium samples, obtained from atomic force microscopy
are shown in TABLE 1.
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RYS. 3. Dyfraktogramy rentgenowskie prébek tytanu Grade 2 po utlenianiu w ztozu fluidalnym w temperaturze
610°C w czasie 6, 8 i 12 godzin: a) po szlifowaniu, b) po piaskowaniu.
FIG. 3. X-ray diffractograms of titanium Grade 2 samples after oxidation in a fluidized bed at the temperature
of 610°C for 6, 8 and 12 hours: a) after grinding, b) after sandblasting.

Topografie powierzchni
prébek tytanu Grade 2 po
utlenianiu w ztozu fluidalnym
przedstawiono na RYS. 4 i 5.

Na podstawie obserwacji
stanu powierzchni stwierdzo-
no, ze rodzaj aktywowania
powierzchni przed procesem
utleniania w znacznym stop-
niu wptywa na budowe i topo-

Wariant obrébki

Heat tretment variant

Ra, nm

Tytan Grade 2 utleniony w 610°C — po szlifowaniu
Grade 2 titanium after grinding and oxidation in a fluidized bed at 610°C

TABELA 1. Podstawowe parametry chropowatosci dla analizowanych probek tytanu
dla réznych wariantow obrobki powierzchniowe;j.

TABLE 1. Basic roughness parameters for the analysed titanium samples for dif-
ferent options of titanium surface treatment.

Parametry chropowatosci / Roughens parameter
Rmax, nm Rqg, nm

grafie otrzyma’nych pow’rpk. 6 godz./ h 26 217 31.9
s
P b 12 godz./ h o0 381 28.1

utleniania charakterystycz-

na jest roznica w topografii

Tytan Grade 2 utleniony w 610°C — po piaskowaniu
Grade 2 titanium after sandblasted and oxidation in a fluidized bed at 610°C

powierzchni. Po utlenianiu

w czasie 6 h powierzchnia 6 godz./h 298 2032 346
warstwy Ti po szlifowaniu 8 godz./h 395 2399 473
posiada mniejsze parametry 12 godz./h 399 2830 490

chropowatosci od Ti po pia-

skowaniu, jednak topografia powierzchni (RYS. 4) wskazuje
na wystepujgce lokalne nieréwnosci i roznice chropowatosci
w powtoce tlenkowej. Natomiast obserwujac powierzchnie
powtoki tlenkowej po utlenianiu w ztozu fluidalnym w czasie
8 h zaréwno po szlifowaniu i po piaskowaniu stwierdza sie
wystepowanie jednorodnej powtoki tlenkowej (RYS. 4b,
5b), co zaprezentowano na zdjeciach SEM i potwierdzono
analizg sktadu chemicznego w mikroobszarach SEM-EDS
(RYS. 6).

Dodatkowo widoczne sg efekty wptywu aktywacji po-
wierzchni na tworzenie sie zwartej powtoki TiO, szczegdlnie
w prébce po piaskowaniu, gdzie zauwazalny jest wzrost
globularnych obszaréw powtoki, zwigzanych ze zmiang
energii powierzchniowej probki po piaskowaniu i dgzenia
uktadu do zmniejszenia energii w stosunku do objetosci
powtoki. W tym wariancie aktywacji potgczonej z fluidaing
obrébkg powierzchniowa nie wystepuja obszary porowate
oraz zluszczenia powloki zwigzane z jej wzrostem. Wyniki
badan metodg scratch test zaprezentowane na RYS. 7
réwniez potwierdzity, ze znacznie wiekszg adhezje do pod-
toza oraz wtasciwosci mechaniczne uzyskano dla warstw
TiO, wytworzonych na podtozu piaskowanym. Obcigzenie
krytyczne w przypadku warstw utworzonych na podtozu
szlifowanym wynosito ok. 0,9 N, natomiast na podtozu
piaskowanym ok. 1,4 N.

Surface topography of Grade 2 titanium samples is shown
in FIG. 4 and 5.

Based on surface observation, it was found that the type
of surface activation prior to the oxidation process has a
significant impact on the structure and topography of the
coatings. For each oxidation time there is a difference in
surface topography. After oxidation for 6 h, the Ti oxide layer
after grinding has lower roughness parameters than the Ti
layer surface after sandblasting, but the surface topography
(FIG. 4) shows local irregularities and differences in the
roughness of the oxide layer. However, observing both the
ground and sandblasted samples after oxidation in a fluid-
ized bed for 8 h, a homogeneous oxide layer is formed (FIG.
4b, 5b) which is shown in the SEM pictures and SEM-EDX
analysis (FIG. 6).

Additionally, surface activating visibly influences the
formation of a compact TiO, layer, especially in the sample
after sandblasting, with a noticeable growth of the globular
areas associated with decrease of the surface energy of the
sample after sandblasting and the tendency of the system
to reduce the energy in relation to the layer. In this variant
of the activation combined with a fluidized bed surface
treatment, no porous and flaking areas which are related to
the growth of the layer occurs. Scratch tests results shown
in the FIG. 7 confirmed also that better adhesion to the
substrate and mechanical properties had the TiO, layers
obtained for sandblasted substrate. Critical load for oxide
layers obtained on grounded samples was ca. 0.9 N while
for the sandblasted substrate was ca. 1.4 N.
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RYS. 4. Topografia powierzchni (2D i 3D) tytanu
Grade 2 po szlifowaniu i utlenianiu w ztozu fluidal-
nym w temp. 610°C, obszar skanowania 10 pm x
10 ym: a) czas utleniania 6 h, b) czas utleniania
8 h, c¢) czas utleniania 12 h.

FIG. 4. Surface topography (2D and 3D) of ground-
ed titanium oxidized in a fluidized bed at 610°C,
the scanning area 10 um x 10 ym: a) oxidation time
6 h, b) oxidation time 8 h, c) oxidation time 12 h.

SEI 15KV WD13mm 5553

RYS. 5. Topografia powierzchni (2D i 3D) tytanu
Grade 2 po piaskowaniu i utlenianiu w ztozu flui-
dalnym w temp. 610°C, obszar skanowania 10 pm x
10 um: a) czas utleniania 6 godzin, b) czas utleniania
8 godzin, c) czas utleniania 12 godzin.

FIG. 5. Surface topography (2D and 3D) of sand-
blasted titanium, oxidized in a fluidized bed at 610°C,
the scanning area 10 ym x 10 ym: a) oxidation time
6 h, b) oxidation time 8 h, c) oxidation time 12 h.

RYS. 6. Mikrostruktura piaskowanego Ti Grade 2 po utlenianiu w ztozu fluidalnym w temperaturze 610°C
i czasie 8 h, a) warstwa TiO, — SEM, b) warstwa TiO, — analiza SEM-EDX.

FIG. 6. Microstructure of sandblasted Ti Grade 2 oxidized in a fluidized bed at the temperature of 610°C for
8 hours, a) TiO, layer — SEM, b) TiO, layer — SEM-EDX analysis.
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RYS. 7. Wyniki badan scratch test Ti Grade 2 po utlenianiu w ztozu fluidalnym w temperaturze 610°C w czasie 8 h:
a) powierzchnia szlifowana — obcigzenie krytyczne 0,9 N, b) powierzchnia piaskowana — obcigzenie krytyczne 1,4 N.
FIG. 7. Scratch test results of Ti Grade 2 oxidized in a fluidized bed at 610°C for 8 hours: a) grounded surface
— critical load 0.9 N, b) sandblasted surface — critical load 1.4 N.

Taka budowa powierzchni warstwy wierzchniej tytanu,
wskazuje na mozliwosci doboru parametréw utleniania do
konkretnych wymagan stawianych implantom przed wszcze-
pieniem. Natomiast zwiekszenie czasu utleniania tytanu
w ztozu fluidalnym w temperaturze 610°C do 12 godzin po
piaskowaniu powoduje powstawanie porow oraz ztuszczen
warstwy tlenkowej (RYS. 5i 7), co znacznie zwieksza po-
datnos$c¢ na korozje i wtasciwosci mechaniczne uzyskanych
powtok tlenkowych (staba przyczepnosc), a co za tym idzie
jakosc¢ powierzchni implantu [9,10].

Podsumowanie

Artykut prezentuje wyniki umozliwiajgce dokonanie
wyboru wariantu aktywacji mechanicznej i parametréw
utleniania tytanu Grade 2 w ztozu fluidalnym dla formowania
powiok tlenkowych o zréznicowanej energii powierzchniowej
spetniajacych wymogi stawiane materiatom stosowanym
w biomedycynie. Autorzy wskazujg rowniez na potrzebe
stosowania procesu aktywacji mechanicznej powierzchni
przed utlenianiem, w celu jej poprawy oraz zapewnienia
odpowiednich wiasciwosci uzytkowych implantéw.

Podziekowania

Praca naukowa sfinansowana z srodkéw budzetowych na
nauke w latach 2010-2013 jako projekt badawczy N N507
231240 N N507 472837.

Such a structure of titanium surface layer makes it
possible for the implant manufacturer to select oxidation
parameters for specific implant requirements prior to implan-
tation. However, increasing the time of titanium oxidation
in a fluidized bed at 610°C to 12 hours after sandblasting
leads to generating pores (FIG. 5 and 7) which significantly
reduce the corrosion resistance and mechanical properties
of the oxide coatings (poor adhesion) and therefore worsens
implant surface quality [9,10].

Conclusions

The article presents the results that make it possible
to select one of the mechanical activation variants and
parameters of Grade 2 titanium oxidation in a fluidized bed
for the formation of homogenous oxide coatings which meet
the requirements for materials used in biomedicine. The
authors also point to the need for a mechanical activation
process of the surface before oxidation, in order to change
its topography, improve oxide layer adhesion and mechani-
cal properties and finally to ensure adequate exploitation
properties of implants.
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