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SURFACE DESIGN TO
CONTROL SOFT AND
HARD TISSUE ADHESION
FOR INTERNAL
FRACTURE FIXATION

R. G. RicHARDS
AQO RESEARCH INSTITUTE, DAVOS, SWITZERLAND
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 9]

Studying cell adhesion, morphology and behaviour on
prospective implant surfaces describes the surface
cytocompatibility and gives an initial indication as to the
appropriateness for fracture repair applications. With long
term or permanent orthopaedic and osteosynthesis implants
osseointegration is vital to their success. Early soft tissue
integration without liquid filled capsule formation is also
important for internal fixation plates. Good vascularisation
is necessary at the implant / tissue interface, especially for
deterrence of infection. In certain cases such as distal ra-
dius fractures where tendons have to glide over internal fixa-
tion plates, or in the cranio-maxillofacial area in orbital frac-
tures tissue adhesion is undesirable since this prevents
normal tissue motion. Bacterial adhesion to internal frac-
ture fixation implants is always detrimental. Microtopography
is one of the primary factors controlling cell and bacterial
adhesion and can be used simply to control this. A method
to quantify cell morphology and adhesion on implant sur-
faces will be shown to help determine their cytocompatibility
and predict the outcome with in vivo use.

The aim of this talk will be to illustrate with some simple
examples of controlling tissue adhesion to surfaces which
function both in vitro and are able to withstand the harsh in
vivo surroundings. Another aim of the talk will be to intro-
duce the laboratory scientist to real examples of what hap-
pens to internal fracture fixation devices during surgical
implantation.

In general, biomaterial scientists do not start at the begin-
ning. One should look at the clinical problem first, at what
material is available that may be able to be used to help this
situation both biologically and mechanically, or possibly
develop such a material. The material should be tested both
in vitro (biologically and mechanically modelling the situa-
tion in which it will be used) considering it's strength for
what it is to be used, and surface design before initiating in
vivo testing. Many scientists are detached from the clinical
problem and have a favourite material that they test in vitro
and sometimes in vivo with no true idea what the clinical
problem is and after several random tests that fit the cur-
rent trend, look for a use it for 'their’ material. This should
be discouraged.
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BIODEGRADABLE
POLYURETHANES FOR
SUBSTITUTIVE MEDICINE

SYLWESTER GOGOLEWSKI

PoLYMER ReEseEARCH, AO RESEARCH INsTITUTE, CH-7270
DAvos, SWITZERLAND

[Engineering of Biomaterials, 38-43,(2004),10]

Interest for synthetic bioresorbable polymers as candi-
dates for implantable devices goes back to the early 1950.
Although initially the interest was purely academic, soon
first implants in the form of sutures became commercially
available. Gradually, the use of bioresorbable polymers for
implants broadened, primarily for drug delivery, internal fixa-
tion of bone fractures and various constructs for stapling
and binding soft and hard tissues.

Over the last few years there has been increasing interest
in the use of bioresorbable polymers in the design of struc-
tural scaffolds which could be used as substitutes for dam-
aged, resected or malfunctioning tissues and internal or-
gans. Optimally, such scaffolds implanted in place of miss-
ing tissues or organs would initiate their healing and/or re-
generation. The regenerative potential of the scaffolds can
be intensified by loading them with autogenous and/or syn-
thetic growth factors or by applying “tissue engineering”,
i.e. seeding scaffolds with autogenous or transfected cells.
The candidate polymers for scaffolds that have been inves-
tigated the most extensively over the last few years are
polyhydroxyacids. Recently, new aliphatic segmented poly-
urethanes have been attracting increased interest. Biostable
medical polyurethanes have been used for years in total
artificial hearts, heart valves, intraaortic balloons, mammary
implants, wound dressings, pacing leads insulation, and
angioplasty balloons, to mention but a few. It has been found,
however, that these polyurethanes have limited long-term
molecular stability in vivo. The biologically active environ-
ment of the living organisms degrades polyurethanes, mainly
through hydrolytic chain scission within ester and urethane
linkages in the backbone chain and oxidative attack within
polyether segments - processes which can be facilitated by
the presence of enzymes and cell peroxides.

The relative molecular instability of polyurethanes may, how-
ever, be deliberately exploited in the design biodegradable
materials. This can be achieved by incorporating labile moi-
eties susceptible to hydrolysis in the polymer chain. Labile
moieties are based on polyols of hydroxyacids, caprolactone,
polysaccharides, aminoacids, short-chain peptides and
aliphatic diisocyanates. The diisocyanates of interest are
aliphatic hexamethylene diisocyanate, lysine di- or
triisocyanate and tetramethylene diisocyanate. The prod-
ucts of degradation of these polyurethanes are
biocompatible and easily metabolized. Putrescine formed
upon degradation of tetramethylene diisocyanate is claimed
to posses a growth factor property for various cell types.
The hydrophilicity, degradation rates and mechanical prop-
erties of polyurethanes can be controlled by using specific
monomers and varying synthesis conditions. Polyurethanes
can be made hydrophilic, hydrophobic or amphiphilic. Their
mechanicalproperties can be adjusted according to the in-
tended application. Hydrophilic polyurethane elastomers are
preferred for the preparation of implants to be used in con-
tact with blood or as tissue adhesion barriers. Polyurethanes

with higher amounts of hydrophobic component may be
required for cancellous bone graft substitutes and for repair
of articular cartilage. The ratio between the hydrophilic and
hydrophobic components in amphiphilic polyurethanes may
play an important role during contact of the material sur-
face with blood proteins, cells and tissues. In the early eight-
ies experi mental biodegradable polyurethanes based on
lactide diols and hexamethylene diisocyanate or on mix-
tures of aliphatic polyurethanes with poly(L-lactide) were
used for the preparation of small-caliber vascular grafts, ar-
tificial skin, esophageal and tracheal prostheses, pericar-
dial patches and porous membranes for the treatment of
periodontitis. Vascular prostheses from these polyurethanes
induced in animals the growth of functional “neo-arteries”.
The neo-arteries had cellular structure, compliance and bio-
logical activity similar to those of the natural vessels.
Endothelial cells of the neo-artery produced prostaglandins.
An “artificial skin” from biodegradable polyurethanes pro-
moted healing of full-thickness skin wounds. Tubular
microporous prostheses facilitated regeneration of resected
segments of trachea and esophagus in animals.

Interest in biodegradable polyurethanes gained new mo-
mentum in the late nineties. Tubular polyurethane implants
that form primary scaffolding for oriented migration of
fibroblasts, Schwann cells and regenerating axons, facili-
tated healing of large defects in the sciatic nerve.
Microporous 3-D scaffolds used as bone substitutes en-
hanced the regeneration of critical-size segmental long bone
defects and mono-, bi- and tricortical defects in the ilium.
Such defects under normal circumstances do not heal in
the patient’s lifetime. New attractive applications of poly-
urethanes would be as injectable tissue augmentation ma-
terials, injectable cements for the treatment of compression
fractures of osteoporotic vertebrae and as injectable
hydrogels for the replacement of calcified nucleus pulpo-
sus.
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Background

Common Achilles tendon ruptures are usually not fexed by
absorbable sutures due to limitations in their strength prop-
erties. Modern technology has made it possible to develop
bioabsorbable sutures with prolonged strength retention.

Aim

To evaluate histologically tissue reactions and biodegrada-
tion of poly-L/D-lactide (PLDLA) sutures implanted in Achil-
les tendon of rabbits.

Material and methods

Fifteen rabbits were operated on and killed within a time
schedule of 2, 6 and 12 weeks, with 5 rabbits in per period.
PLDLA monofilament sutures (Tampere University of Tech-
nology, Tampere, Finland) were implanted inside the rabbit
medial gastrocnemius tendon for biocompatibility testing.
Polyglyconate (4.0) monofilament sutures (MaxonR, Cyana-
mid of Great Britain Ltd., Gosport, UK) with the same diam-
eter were implanted in the contralateral tendon. The
histolthogy was studied in hard-resin embedded samples
and the thickness of the encapsule membrane was deter-
mined histomorphometrically.

Results

PLDLA have significantly smaller capsule formation around
each fiber in tendon than MaxonR sutures. The mean cap-
sule thicknesses in each follow-up period can be seen in
TABLE 1.

Conclusions

In present study, by 12 weeks the PLDLA sutures implanted
intratendineously formed thinner fibrous capsule than
MaxonR sutures of same diameter. The suture materials
were not degraded by 12 weeks.

Acknowledgements

Research funds from the Technology Development Center
in Finland (TEKES, Biowaffle Project 40274/03 and MFM
Project 424/31/04), the European Commission (EU Spare
Parts Project QLK6-CT-2000-00487), the Academy of Fin-
land (Project 73948) and the Ministry of Education (Gradu-
ate School of Biomaterials and Tissue Engineering) are
greatly appreciated.

PLDLA

R
Maxon

TABLE 1.

RESORBABLE
MULTIFUNCTIONAL
ANTIBIOTIC RELEASING
TACKS

JoHANNA TIAINEN*, Kaisa KNuuTILA**, MINNA VEIRANTO**,
Esa Suokas***, Timo WARIS*, PERTTI TORMALA**,
Outi KAARELA*, NUREDDIN ASHAMMAKHI*

*DEPARTMENT OF SURGERY, OuLu UNIVERSITY HOSPITAL,
OuLu, FINLAND.
**INSTITUTE OF BIOMATERIALS, TAMPERE UNIVERSITY OF TECHNO-
LOGY, TAMPERE, FINLAND.
***INVATEC BIOMATERIALS LTD., TAMPERE, FINLAND.

Abstract

The aim of this study was to compare the pullout
forces of recently developed bioabsorbable
ciprofloxacin-releasing and plain self-reinforced
polylactide/polyglycolide (SR-PLGA) 80/20 tacks in
human cadaver parietal bones. Parietal bone pieces
(approximately 6 x 20 cm) were collected from five
human male cadavers (29-77 years of age). Fifty plain
SR-PLGA 80/20 tacks (diameter = 2 mm, length = 6.0
mm) and 50 ciprofloxacin-releasing SR-PLGA 80/20
tacks of similar dimensions were applied to drill holes
using a special tack-shooter without tapping the drill
holes. The force needed to pull the tacks from human
parietal cadaver bones was measured using a uni-
versal tensile testing machine. The tack pullout speed
was 10 mm/min. Means and standard deviations (SDs)
were calculated and analyzed using the Student t test
(SPSS version 10.0 for Windows). The pullout forces
of the ciprofloxacin-releasing and plain tacks were 147
+/-10.3 N and 141.4 +/- 12.6 N respectively (insignifi-
cant difference, P<0.001). The main cause of failure
was the breakage of tack barbs (95% in the both
cases). Ciprofloxacin-releasing SR-PLGA tacks have
a pullout strength similar to corresponding plain con-
ventional SR-PLGA tacks and they can be applied in
cranial bone fixation.

Keywords: Bioabsorbable,
osteofixation, tack
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 11]
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Abstract

The aim of this study was to assess tissue reac-
tions to bioabsorbable self-reinforced polylactide/
polyglycolide (SR-PLGA) 80/20 miniscrews in rabbit
cranial bone. One PLGA screw was implanted on one
side and one titanium screw on the other side of the
sagittal suture (n=21). Three animals were sacrificed
after 2, 4, 8, 16, 24, 54 and 72 weeks. In histological
examination the numbers of macrophages, giant cells,
active osteoblasts and fibrous tissue layers were as-
sessed and degradation of the bioabsorbable screws
was evaluated. After two weeks, macrophages were
seen near the heads of both screws. After 4 and 8
weeks, the bioabsorbable screws were surrounded
by fibrous tissue. Osteoblastic activity and groups of
several giant cells were seen. After 24 weeks, a sig-
nificant change in the morphology of the PLGA screws
had occurred. Osteoblastic activity and the amount of
giant cells had decreased. After one year, some PLGA
biomaterial was still present. PLGA screws had been
replaced by adipose tissue, fibrous tissue and "foamy
macrophages" which had PLGA patrticles inside them.
After 11 years, the amount of biomaterial remaining
had decreased remarkably. The particles of biomate-
rial were inside "foamy macrophages". SR-PLGA 80/
20 screws are biocompatible and have no clinically
manifested complications when used in cranial bone
of rabbits. No contraindications as regards their clini-
cal use in craniofacial surgery was found when stud-
ied in cranial bone of rabbit.

Keywords: Cranial bone, rabbit, SR-PLGA, tissue
reaction, titanium
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 12]
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[ENGINEERING OF BioMATERIALS, 38-43, (2004),12]
Objective

Bioresorbable osteofixation devices are being increas-
ingly used in orthognathic surgery and in cases of trauma
to avoid problems associated with conventional metal
osteofixation devices. The aim of this clinical study was to
assess the reliability and efficacy of bioresorbable self-rein-
forced poly-L/DL-lactide (SR-P(L/DL)LA 70/30) plates and
screws in the fixation of mandibular fractures in adults.

Study Design

Ten patients (20 to 49 years old) with isolated anterior
mandibular parasymphyseal fractures were treated by
means of open reduction and internal fixation using SR-
P(L/DL)LA 70/30 bioresorbable plates and screws.

Results

During the minimum of 6 months of follow-up, no prob-
lems were encountered except for 1 case where a plate
became exposed intraorally and infected. This required de-
bridement and later excision of the exposed part of the plate.
Despite this setback the fractured bone healed well.

Conclusions

SR-P(L/DL)LA 70/30 plates and screws are reliable for
internal fixation of anterior mandibular fractures in adults.
Proper soft tissue coverage should be ensured to avoid plate
exposure. Should implant exposure occur, it might be nec-
essary to excise the exposed part after fracture healing (6-
8 weeks postoperatively).
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Abstract

Bioabsorbable osteofixation devices were devel-
oped to avoid problems associated with metals.
Bioabsorbable devices are mostly made of the poly-
mers polylactide (PLA), polyglycolide (PGA) and their
copolymers (PLGA and P(L/DL)LA). Using the tech-
nigue of self-reinforcement of bioabsorbable materi-
als, itis possible to manufacture osteofixation devices
with ultra high strength. Self-reinforced (SR)
polyglycolide-co-polylactide (SR-PLGA) 80/20 was
selected to make devices (BiosorbTM PDX) for this
study because of its favorable degradation character-
istics. The aim of this study was to evaluate the effi-
cacy of using SR-PLGA (BiosorbTM) plates and
screws in the fixation of osteotomies in
craniomaxillofacial (CMF) surgery. In a prospective
study, 165 patients (161 children and 4 adults) were
operated on in four EU centers (Paris, Innsbruck, Lon-
don and Oulu) from May 1st, 1998 to January 31st,
2002. Indications included correction of dyssynostotic
deformities (n=159), reconstruction of bone defects
following trauma (n=2), tumor removal (n=2), and treat-
ment of encephalocoele (n=2). Plates used were 0.8,
1 or 1.2 mm thick and screws had an outer (thread)
diameter of 1.5 or 2 mm and a length of 4, 6 or 8 mm.
Tacks had an outer diameter of 1.5 or 2 mm and a
length of 4 or 6 mm. Intraoperatively the devices were
easy to handle and apply and provided stable fixation
apart from two cases. Postoperative complications
occurred in 12 cases (7.3%), comprising infection
(n=6), bone resorption (n=4), diabetes insipidus (n=1),
delayed skin wound healing/skin slough (n=2), and
liquorrhea (n=1). Accordingly, SR-PLGA 80/20
(Biosorb) plates and screws can be used safely and
with favorable outcome in corrective cranioplasties,

especially in infants and young children.

Keywords: Bioabsorbable, biosorb, bone, fixation, e e e ¢ ® ®

polylactide, polyglycolide, self-reinforced
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 13]
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[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 13-14]

Background

Antibiotic coating systems have been successfully used
to prevent bacterial attachment and biofilm formation. Our
purpose was to evaluate whether bioabsorbable polylactide-
co-glycolide (PLGA) 80/20 on its own, and PLGA together
with ciprofloxacin (PLGA+AB) have any advantages over
titanium in preventing Staphylococcus epidermidis attach-
ment and biofilm formation in vitro.
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Materials and methods

Cylindrical specimens of titanium, PLGA and PLGA+AB
in triplicate were examined for S. epidermidis ATCC 35989
attachment and biofilm formation after incubation with a
bacterial suspension of ca. 105 cfu/ml for 1, 3, 7, 14 and 21
days, using scanning electron microscopy. Growth inhibi-
tion properties of PLGA and PLGA + AB cylinders were
tested on agar plates.

Results

Ondays 1, 3 and 21, no bacterial attachment was seen
in 19.5%, 9.2% and 41.4% of the titanium specimens, in
18.4%, 28.7% and 34.5% of the PLGA specimens and in
57.5%, 62.1% and 57.5% of the PLGA + AB specimens,
respectively. During the whole study period no biofilm was
observed on 74%-93% of the titanium specimens, 58%-78%
of the PLGA specimens and 93%-100% of the PLGA+AB
specimens. PLGA + AB showed clear bacterial growth inhi-
bition on agar plates while PLGA and titanium did not show
any inhibition.

Conclusions

PLGA + AB bioabsorbable material was superior to tita-
nium in preventing bacterial attachment and biofilm forma-
tion and may have clinical applicability, for example, in pre-
vention of infection in trauma surgery or in the treatment of
chronic osteomyelitis.
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Abstract

We report on the feasibility of applying
bioabsorbable tacks using a new tack-shooter to fix
bioabsorbable plates applied endocranially for the
correction of three cases of trigonocephaly. Tacks do
not require tapping or tightening because they are
applied using a tack-shooter directly into drill holes in
the bone. Hence, the technique saves valuable op-
erative time. A 1.5- to 2.0-cm broad supraorbital bar
(bandeau) was raised and reshaped. The corrected
shape was maintained using a Biosorb plate (Bionx
Implants Ltd, Tampere, Finland), and tacks were ap-
plied on the endocranial side of the bar. The plate
extended a few centimeters laterally beyond the edge
of the supraorbital bar, and it was fixed with Biosorb
miniscrews and/or tacks affixed to the temporal bones.
Other molded bone pieces were fixed using Biosorb
plates, screws, and/or tacks. The technique of using
tacks was easy, and it provided secure osteofixation.
Cosmetic results were excellent, and no complications
were encountered except for palpability of plate edges
on the right side of the skull in one case.
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004),14]
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Abstract

Bioabsorbable fixation devices offer a useful op-
tion to treat small bone fractures of the hand, if the
prerequisite of reliable and stable osteofixation is met.
In a biomechanical study in tranversally osteotomized
cadaver metacalpal bones, bioabsorbable self-rein-
forced (SR) poly-L/DL-lactide (P(L/DL)LA) 70/30 and
polylactide-polyglycolide (PLGA) 80/20 miniplatings
were compared with standard metallic fixation meth-
ods. One hundred twelve fresh-frozen metacarpals
from humans had three-point bending and torsional
loading after transverse osteotomy followed by fixa-
tion using seven methods: dorsal and dorsolateral 2.0-
mm SR-PLGA plating, dorsal and dorsolateral 2.0-mm
SR-P (L/DL)LA plating, dorsal 1.7-mm titanium plat-
ing, dorsal 2.3-mm titanium plating, and crossed 1.25-
mm Kirschner wires. In apex dorsal and palmar bend-
ing, dorsal SR-PLGA and SR-P(L/DL)LA plates pro-
vided stability comparable with dorsal titanium 1.7-
mm plating. When the bioabsorbable plates were ap-
plied dorsolaterally, apex palmar rigidity was increased
and apex dorsal rigidity was decreased. Bioabsorbable
platings resulted in higher torsional rigidity than 1.7-
mm titanium plating. In another biomechanical study
in obliquely (radial to ulnar orientation) osteotomized
pig metacarpal bones, we compared the stabilities of
various bioabsorbable fixation devices with metallic
fixation devices. 1.5 mm self-reinforced poly-L-lactide
(SR-PLLA) pins provided fixation rigidity comparable
with 1.5 mm Kirschner wires in dorsal and palmar apex
bending, whereas in lateral apex bending and in tor-
sion the rigidity was equal to that of 1.25 mm Kirschner
wires. 2.0 mm SR-P(L/DL)LA screws provided rigidity
comparable with that of 1.5 mm Kirschner wires in all
testing modes. The bioabsorbable plate considerably
enhanced the bending stabilities of the fixation sys-
tem, but a single interfragmentary screw provided only
limited rotational rigidity. The results demonstrate that
using ultra-high strength SR implants, adequate fixa-
tion stability for hand fracture fixation can be achieved.
These findings suggest that bioabsorbable miniplating

can be used safely in the clinical stabilization of meta-
carpal and phalangeal fractures.
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 15]
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[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 15-18]
Introduction

Calcium phosphate-based ceramics, such as
hydroxyapatite(HAp) or tricalcium phosphate (TCP) are
promising materials for orthopaedic and dental surgery. They
closely resemble the mineral phase of the bone extracellu-
lar matrix, so that they could be expected to be
osteoinductive and osteoconductive, i.e. promoting regen-
eration of the damaged bone tissue [1-4]. They could be
used for construction of solid, permanent bone replacements
as well as biodegradable scaffolds for new bone formation
[5]. After reinforcement with synthetic polymer-based or
carbon fibres, which improve their mechanical properties,
they could also serve for bone fixation [3]. Because of their
basic nature, these materials can be applied as pH stabiliz-
ing fillers for neutralization of acids released from various
biomaterials, e.g. polyesters [4]. Calcium phosphate ce-
ments can be utilized as carriers for delivery of various drugs,
such as antibiotics, cytostatics, anti-inflammatory or anti-
ischemic agents [3, 6].

The physicochemical properties and bioactivity of these
materials could be further modified by addition of various
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hydroxyapatite powder Caio(PO4)s(OH)2 -
100wt%

hydroxyapatite powder Caio(POa4)s(OH)2 - 87 wt%
calcium metaphosphate Ca(PO3), — 13 wt%

hydroxyapatite powder Caio(POa4)s(OH)2 - 91 wt%
trimagnesium phosphate 8-hydrate
Mgs(PO4)2x8H20 - 9wt%

TABLE 1. Materials on the basis of calcium
phosphates.

ions, such as sodium, potassium, magnesium, calcium,
chloride, fluoride or citrate, which are physiologically present
in the bone tissue [5, 7]. Addition of these ions to hydroxya-
patite, tricalcium phosphate ceramics or glass-ceramics of
the CaO-P,0.-SiO, system affected crystallization, solubil-
ity and biodegradation rate of these materials, and usually
enhanced differentiation of adhering osteoblasts, which was
manifested by deposition of mineralized bone matrix and
increase in strength of the newly formed bone [1, 5, 7-9].
Therefore, in the present paper, we investigated three types
of calcium phosphate-based materials (TABLE 1), i.e.,
hydroxypatite (HA) and hydroxyapatite modified with 13wt%
of calcium metaphosphate (CP) or 9wt% of trimagnesium
phosphate 8-hydrate (MP) The influence of the additives
on the physicochemical properties of the ceramics as well
as adhesion and proliferation of human osteoblast-like cells
of the line MG 63 in cultures on these materials was stud-
ied.

Material and methods

The initial hydroxyapatite powder was synthesized at
the AGH - University of. Science and. Technology., Krakow,
Poland, by the aqueous precipitation method from CaO and
H,PO, as the reagents. In the process of preparing Ca(OH),
suspension, CaO was added to distilled water, which, in
turn, was stirred with a propeller-like stirrer; the stirring was
continued for 0.5 h after the addition of the entire portion of
the powder. 0.5 M Ca(OH), suspension in 1000 ml distilled
water was used in the synthesis. A solution of 0.3 M H,PO,
in 1000 ml distilled water was prepared. The solution was
slowly added to Ca(OH), suspension at a rate of 17 ml/min.
The reaction mixtures were vigorously stirred during the
precipitation process, which was performed in the tempera-
ture range of 23-25°C. The reaction environment pH was
continuously measured during the synthesis and controlled
using an agueous ammonium solution (25% solution diluted
in 1:1 proportion). During powder precipitation, the ammo-
nium solution was added in such a way that pH=11 was
maintained until the end of the process. The reaction mix-
ture was stirred for 4 h after the acid had been added. After
2 h, checks were made of the pH value to ensure that it was
maintained at the estimated level. The resulting gelatinous
precipitate was aged for 48 h at room temperature, washed,
dried at 90°C and subsequently ground in a rotating/vibrat-
ing mill. A portion of the powder precursor was subjected to
preliminary calcination at 8000C for 3 h [10].

The additives i.e. Ca(PO,), and Mg,(PO,),x8H,0 used as
modifiers of microstructure of the investigated materials were
obtained from Taihei Chemical Industrial, Japan. The above
compounds have been used in preparation of porous
multifunction implantation materials on the basis of calcium
phosphates [11, 12].

The HA powder was mixed with the additives in methyl al-
cohol solution and dried. The samples of cylinder shape of
~ 8 mm in diameter were uniaxially pressed under a pres-
sure of 100 MPa. Sintering was performed in the air at
1250°C with a 2 h soaking time.

The phase composition of the investigated materials was
X-rayed for 2q angle ranging from 10° to 60° (Dyfractometr
XRD7, Seifert-FTM). The open porosity of the sinters was
measured by Archimedes method. Additionally the water
absorbability of the samples was evaluated (TABLE 2).
The samples were sterilized in dry hot air sterilizer (160°, 2
h), inserted in polystyrene multidishes (24 wells, diameter
15 mm, TPP Company, Switzerland), and seeded with os-
teoblast-like MG 63 cells (European Collection of Cell Cul-
tures, Salisbury, UK; passage 160) i.e., a cell line derived
from human osteosarcoma retaining markers of osteogenic
differentiation, such as production of osteocalcin, activity of
alkaline phosphatase and formation of multilayered regions
called "noduli" [for review see 13]. Each well contained 50
000 cells/cm? and 1.5 ml of Dulbecco-modified Eagle Mini-
mum Essential Medium supplemented with 10% of fetal
bovine serum and gentamycin (40 mm/ml). Conventional cell
culture supports, i.e., glass coverslips or the bottom of poly-
styrene dish, served as control materials. Cells were incu-
bated at 37°C in air atmosphere with 5% CO,. On day 1,3
or 7 after seeding, the cells were harvested by trypsin-EDTA
solution (Sigma, St. Louis, MO, U.S.A.), and counted in
Birker hemocytometer. Concomitantly, the cells on paral-
lel set of samples were fixed by 70% cold ethanol (-20°C,
5min), visualized by staining with propidium iodide (5 mg/
ml, 5 min), and their morphology was evaluated and docu-
mented using epifluorescence microscope IX 50 equipped
with a digital camera DP 70 (Olympus, Japan).
Quantitative results were expressed as means + S.E.M from
4 - 8 measurements obtained from 2 independent samples
for each experimental group. Statistical analyses were per-
formed using SigmasStat (Jandel Corporation, U.S.A.). Mul-
tiple comparison procedures were made by the One Way
Analysis of Variance (ANOVA), Student-Newman-Keuls
method. The p values equal to or less than 0.05 were con-
sidered significant.

Results and discussion

The results of physicochemical investigations are pre-
sented in TABLE 2. The X-ray study confirmed that hy-
droxyapatite material (HA) without any modifiers was
monophase hydroxyapatite ceramics. The addition of 13wt%
of calcium metaphosphate results in decomposition of hy-
droxyapatite to bTCP with a small amount of Ca,P,0, (ma-
terial HA+CP). The hydroxyapatite ceramics modified with
trimagnesium phosphate 8-hydrate (HA+MP) consisted of
hydroxyapatite, MTCP - (Ca,Mg)3(P0O4)2 and MgO. Open
porosity of the samples ranged from 0,9% (HA) to 24,0%
(HA+MP). It was found that materials with CP and MP addi-
tions revealed much higher open porosity (and water ab-
sorbability) in comparison to monophase HA ceramics.

On day 1 after seeding, the number of cells initially adhered
to all tested ceramic materials was similar to that found on
conventional tissue culture polystyrene dishes and even sig-
nificantly higher than on glass coverslips (FIG. 1A). The cells
on ceramic samples were usually better spread than those



BTCP + CazP207

HAp +
(Ca,Mg)g(PO)4+
MgO

TABLE 2. The physicochemical properties of the
investigated materials (see TABLE 1).

on glass, i.e. adhering by a larger cell-material contact area,
which was apparent especially on HA with both additives
(FIG. 2A, B, C, D), and distributed more homogeneously
than on glass or even tissue culture dish, where regions
with higher and lower cell population densities were found
(FIG. 2E, F). The relatively good cell adhesion on ceramic
materials could be explained by adsorption of cell adhe-
sion-mediating molecules (e.g., vitronectin, fibronectin, col-
lagen) to these samples from the serum of the culture me-
dium in amount, spectrum and spatial conformation advan-
tageous for accessibility of specific amino acid sequences
on these molecules, such as Arg-Gly-Asp-containing
oligopeptides, by integrin adhesion receptors on cells [5, 7-
9, 13, 14]. This adsorption could be positively influenced by
the open porosity and water-absorbability of the ceramic
samples, which was relatively high especially on HA+MP
material (TABLE 2). Also the availability of divalent cations,
especially Ca++, which is necessary for integrin-mediated
cell adhesion [for review see 14], was probably higher on
calcium phosphate-based ceramics than on glass or tissue
culture polystyrene.

From day 1 to day 3, the cells on HA and HA+MP grew
faster than on tissue culture plastics, as revealed by a steep
rise of growth curves (FIG.1B) as well as by significantly
shorter cell population doubling time (TAB.3). Also the dou-
bling time of cells on HA+CP was about twice as short than
on the polystyrene, although this difference was not signifi-
cant (TAB.3). As a result, on day 3 after seeding, the cells
on HA and HA with MP reached a significantly higher popu-
lation density than those on polystyrene. However, the cell
population density on HA was significantly higher than that
on HA+MP (about 1.7 times) or HA+CP (about 3 times; FIG.
1C).

From day 3 to 6 after seeding, the cell number on all sam-
ples did not change significantly or even had tendency to
be lower, which is a sign of transition from exponential to
stationary phase of cell population growth. The average fi-
nal cell population density decreased in the following order:
HA > HA+MP > HA+CP > glass > polystyrene (FIG. 1D).
The higher proliferation activity of cells on the all three tested
ceramic materials in comparison with that on polystyrene
could be explained, similarly to a higher initial adhesion of
cells, to a higher availability of divalent cations, which
catalyze numerous cellular enzymatic reactions including
those associated with cell growth [5, 7-9]. On the other hand,
addition of calcium or magnesium phosphate to hydroxya-
patite in the present study was associated with attenuation

DT 13 (h)

Significance

TABLE 3. The population doubling time (DT) of MG
63 cells between days 1 and 3 after seeding on
glass coverslips (G), hydroxyapatite (HA),
hydroxyapatite with 13% of calcium phosphate
(HA+13% CP), hydroxyapatite with 9% of
magnesium phosphate (HA+9% MP) and tissue
culture polystyrene (Cult. dish).

Fig. 2. Morphology of osteoblast-like MG 63 cells
on day 1 after seeding on:

(A) glass coverslips, (B) HA, (C) HA+CP, (D)
HA+MP,

(E) , (F) tissue culture polystyrene

Stained with propidium iodide, epifluorescence

of cell proliferation. These ions are known to promote ex-
pression of differentiated phenotype of osteogenic cells,
manifested by production of mineralized extracellular ma-
trix and low proliferation activity [5,7-9]. At higher concen-
trations, however, both Mg and Ca ions can be cytotoxic.
Apatite, in which 20% of calcium was ubstituted for magne-
sium, decreased adhesion, proliferations and differentia-
tion activity of osteoblasts, and the samples in which al-
most all Ca was substituted for Mg fully inhibited these
events [5]. Similarly, certain cytotoxicity was also reported
for calcium phosphate cements includ
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FIG. 1. Number of initially adhered osteoblast-like
MG 63 cells

(A)on day 1 after seeding on glass coverslips
(Glass), HA, HA+CP, HA+MP and tissue culture
polystyrene (Cult. dish)

(B)growth curves of these cells from day 0 to 7
(C)cell population density on day 3

(D)cell population density on day 6

Average + SEM from 8 measurements, ANOVA,
statistical significance: G, HA, CP, MP, D: p<0.05
in comparison with values obtained on glass
coverslips, HA, HA+CP, HA+MP or cult. dish,
respectively.

associated with a relatively highly basic nature of these sub-
stances [1, 3, 4].

Another explanation for the decreased cell proliferation on
HA with both additives could be a higher open porosity of
these samples. The pores of several-micron-diameter were
probably too fine to allow ingrowth of cells but the presence
of pores might increase the material surface roughness,
which was often negatively correlated with the cell prolif-
eration activity [for review see 13,14]. FIG.2C and D dem-
onstrates that on HA with additives, some regions, prob-
ably those with holes or protuberances, are avoided by ad-
hering cells.

Conclusion

Hydroxyapatite allowed similar adhesion and faster pro-
liferation of osteoblast-like MG 63 cells in comparison with
commercially available tissue culture polystyrene. The cell
proliferation activity on hydroxyapatite based materials
modified by additives of calcium metaphosphate and
trimagnesium phosphate 8-hydrate decreased in compari-
son with that on pure hydroxyapatite. It was probably due to
a higher porosity of these materials as well as the presence
of new crystalline phases.
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Abstract

We evaluated antiadhesive effects of polymer sur-
faces prepared from PDLLA-PEO copolymers using
PEO with a different molecular weight and different
PEO content in comparison with the native poly(L-
lactide) (PLLA) surface. All PDLLA-PEO copolymers
significantly decreased number of initially adhered cells
(by 23- 55% in comparison with pure PLLA) as well
as spreading area 24 hours after seeding (by 39-79%).
Cell proliferation, estimated by cell number on the 6
day after seeding and bromodeoxyuridine (BrdU)
labeling index, was significantly lower on PEO-con-
taining copolymers (by 58-96% and 21 - 35%, respec-
tively) compared to pure PLLA surface.
Imunofluorescence staining of vinculin showed that
the ability of VSMC to form focal adhesion plaques
was markedly reduced on surfaces with the highest
content of PEO (33 and 44%). Thus, these copoly-
mers are promising for creation of surfaces prevent-
ing uncontrolled adsorption of proteins and adhesion
of cells. Consecutively, binding of defined ligands for
cell adhesion receptors would enable to control cell
behaviour on these materials, which could be used
for construction of vascular prostheses.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 19-21]

Introduction

Polylactide based polymers are extensively studied as
a potential material for construction of artificial prosthesis
due to their biodegradability and biocompatibility (Aframian
et al. 2002, Tsuji et al. 2001) as well as physical param-
eters enabling preparation of polymer scaffolds (Zhang

2000). Adhesion of VSMC on PLLA is similar as on con-
ventional culture plastics (Bacakova et al. 2003). PLLAina
form of nano-fibrous scaffolds increases adsorption of ECM
proteins and adhesion of osteoblasts in vitro (Woo et al.
2003) as well as supports bone regeneration in vivo (Meining
etal. 1996). PDLLA can serve as a drug carrier (Wildemann
et al. 2004, Liang et al. 2004). On the other hand,
poly(ethylene oxide) is known for its resistance to adsorp-
tion of cell adhesion-mediating proteins due to hydrophilic
but uncharged nature of the polymer (Groll et al. 2004). In
micelles, it can be used as carries for oral DNA delivery in
vivo (Chang et al. 2004), or creating reverse thermo-respon-
sive polymers used as a drug delivery system (Sosnik et al.
2004).

Material and methods

High-molecular-weight homopolymers poly(L-lactide)
(PLLA) and poly(DL-lactide) (PDLLA) were synthesized by
ring-opening polymerisation of the monomer L-lactide and/
or DL-lactide in presence of tin(ll) octoate as a catalyst.
Alpha-methoxy-w-hydroxy poly(ethylene oxide)s (MeO-
PEO) were prepared by anionic polymerization of ethylene
oxide. Block copolymers MeO-PEO-b-PDLLA (referred as
PDLLA-PEO) were synthesized by controlled ring-opening
polymerisation of the monomer DL-lactide with MeO-PEO
as a macroinitiator in presence of tin(ll) octoate as a cata-
lyst. Preparation of polymers has been described in details
by Kubies et al. (2000), Rypacek et al. (2001) and Bacakova
et al. (2003). The composition of the copolymers varied as
followed: the sample LM235 - M, (PEO) =11 000, M,
(PDLLA)=20 000; the sample LM 285 - M, (PEQO) = 23 800,
Mn (PDLLA) = 20 600; the sample LM 286 - M, (PEO) = 23
800 and M, (PDLLA) = 10 000. Therefore, we compared
the copolymers with short (M,=11 000) and long (Mn=23
800) length of PEO chain.

The copolymers 285a, b, ¢, were deposited on polymeric
support, prepared in advance on silanized glass coverslips
by spin casting of 0.5% wt PLLA solution in chloroform. The
set of the copolymer surfaces with different PEO content
diluted with the PDLLA homopolymer was prepared by spin
casting of the copolymer solutions (1%wt in acetone) on
the polymer PLLA support. The copolymer LM 286 was
deposited directly on silanized glass by spin casting from
the 0.5%wt micellar solution in dioxane/water = 6/4 vol/vol.
The final concentration of the PEO phase on the surface of
the polymeric film deposited on glass was as followed: the
surface LM 235 with 33% wt of PEO phase, surfaces LM
285a, LM 285b and LM 285c with 44,6 %, 33% and 18%wt
of PEO phase, respectively, and surface LM 286 with 70.4%
PEO.

Both the length of PEO chains and percentage of PEO were
reported to affect markedly the cell non-adhesive proper-
ties of PEO-PDLLA and related copolymers (Kim and Kim
2002).

The covered glass slides were inserted into 24-well-Nunclon
Multidishes (Nalge Nunc Int., Denmark, diameter 1.5 cm)
for cell experiments. From two to four samples were used
for each experimental group and time interval.

VSMC were derived from the intima- media complex of the
thoracic aorta of 8-week- old male Wistar SPF rats by
explantation method (Bacakova and Kunes 1995), and used
in passages 15 to 19. Cells were seeded at the initial number
of 30 000 cells/well (i.e., population density of 16000 cells/
cm?) into 1.5 ml of Dulbecco-modified Eagle medium
(DMEM; Sigma, U.S.A.), supplemented with 10% of fetal
bovine serum (FBS; Sebak GmbH, Aidenbach, Germany)
and 40ug/ml of gentamicin (LEK, Ljubljana, Slovenia).
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FIG. 1. Population density (A) and adhesion area (B) of VSMC on day 1 after seeding on PDLLA-PEO copolymers
with various length of PEO chains and different PEO content. Mean + SEM, statistical sign.: ** p < 0.001, p <

0.05, *p<0.02,*p<0.01,#p=n.s.

The number of initially adhered VSMC and spreading area
were evaluated 24 hours after seeding. The cells were fixed
with 10% neutral formol and stained with Gill‘'s hematoxylin
and eosin (Sigma, St. Louis, MO, U.S.A.). The number of
VSMC was counted in 21-36 randomly selected fields (0.14
mm?, Olympus, Japan, objective 20x). The size of cell
spreading area was measured on microphotographs taken
by a digital camera (Olympus, DP70, Japan) using a soft-
ware Atlas (Tescan, Czech Rep.) in 10-30 microscopic fields
for each sample (1-20 cells per field, objective 20x,
0.14mm?2). On day 6 after seeding, cells were counted on 3-
4 samples using hemocytometer.

BrdU labelling index was measured in cells three days after
seeding. The VSMC were incubated with BrdU for 40 min
and incorporated BrdU was immunolabelled using
immunoperoxidase method (monoclonal antibody against
5-BrdU, EXBIO Prague, Czech Rep., dilution 1:200). Posi-
tively stained cells were counted in 21-30 randomly selected
fields (0.25 mm?, objective 20x) homogeneously distributed

LM.235.1.1. 285a. 285bh.
PDLLA20600-PEO23800
33% PEO

£

PDLLA20000-PEO11000  PDLLA20600-PEO23800
33% PEO 44,6% PEO

285b. 286
PDLLA20600-PEO23300  PDLLA10000-PEO23800

PLLA365000

18% PEO 70% PEO
— —

FIG. 2. Immunofluorescence staining of vinculin
in rat VSMC on PDLLA-PEO copolymers with
various length of PEO chains and different PEO
content, 3 days after seeding, microscope Opton
Axioplan, objective 100x, immerse oil.

in each sample using a phase-contrast microscope (Opton,
Axioplan, Germany) equipped with a calibrated eye-piece
grid.

Immunofluorescence staining of vinculin for determination
of focal adhesion plaques was performed on 3-day-old cul-
tures. The cells were fixed in methanol (5 min, -20°C),
pretreated with 3% fetal bovine serum in PBS containing
0.1% Triton X-100 solution (20 min at room temperature).
As a primary antibody, monoclonal mouse anti-human
vinculin antibody (dilution 1:50, Sigma, U.S.A.) and as a
secondary antibody goat anti-mouse IgG fluorescein
isothiocyanate (FITC) conjugate (1:200, Sigma, U.S.A.) were
used. Digital photographs of cells were taken under
epifluorescence microscope (Opton, Axioplan, Germany)
using an oil immersion 100x objective.

Quantitative data were given as means + SEM and statisti-
cally evaluated by Student‘s t- test for unpaired data, using
a 5% error probability criterion.

Results and discussion

All types of PDLLA-PEO copolymers showed statisti-
cally significant decrease (by 23-55%) in number of initially
adhered VSMC 24 hours after seeding (FIG. 1A) in com-
parison with pure PLLA homopolymer. Spreading area of
VSMC was also markedly inhibited by additive of PEO in
copolymer (by 39-79%; FIG. 1B). The maximum inhibition
of cell adhesion was observed on the sample 2853, i.e. the
copolymer with the highest PEO concentration and with the
longest PEO chain among samples of the set 285. This could
be explained by prevention of adsorption of cell adhesion-
mediating proteins from culture medium on PEO in PDLLA-
PEO copolymer. Similar results were observed in osteob-
last-like cells cultured on poly(L-lactide-co-glycolide) scaf-
folds modified with PEO (Koegler and Griffith 2004). Graft-
ing the PDLLA-PEO with 5 or 20% of GRGDSG, an
oligopeptide present in integrin-binding sites of natural ex-
tracellular matrix molecules (e.g., fibronectin, vitronectin,
laminin, collagen, osteopontin; Hynes 1999), significantly
increased the number and spreading of attached cells al-
most to the values found on PDLLA or standard cell culture
plastics (Filova et al. 2003).

Immunocytochemical staining of vinculin, an integrin asso-
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Fig. 3. Population density on day 6 (A) and BrdU labeling index on day 3 (B) after seeding of VSMC on PDLLA-
PEO copolymers with various length of PEO chains and different PEO content. Mean + SEM, statistical sign.:
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ciated protein, revealed that on copolymers 285 the ability
of VSMC to form focal adhesion plaques decreases with
increasing PEO concentration. On the other hand, the co-
polymer 286 with very high PEO concentration, i.e. 70%,
showed relatively good cell adhesion including formation of
focal adhesion plagues. The latter finding, which may be
related to different technology of preparation of this mate-
rial, remain to be elucidated. In addition, on copolymers with
comparable PEO content (i.e., LM235.1.1. and 285b, both
with 33% PEO), the formation of focal adhesion plaques
was better on the copolymer with longer PEO chains (FIG.2),
whereas a contrary result was expected (Kim and Kim 2002).
On day 6 after seeding, the decrease in cell number on
PDLLA-PEO copolymers (by 58-96 % compared to PLLA)
after 6-day incubation (Fig. 3A) was even more apparent
than that on the first day after seeding (FIG.1) which sug-
gest low or none proliferation activity. Accordingly, BrdU
labelling index (FIG.3B), a marker of new synthesized DNA,
showed fall (by 21 - 35% compared to PLLA) on samples
containing PEO. As cell proliferation is dependent on cell
adhesion (reviewed by Bacakova et al. 2004), noticeably,
surfaces with very poor adhesion protected cells from pro-
liferation.

Conclusion

On PDLLA-PEO copolymers with 18-44.6% PEO, the
reduction of adhesion and proliferation of VSMC is propor-
tional to increasing PEO concentration on the material sur-
face. Thus, the copolymers with higher PEO concentration
are promising as inert background for attachment of ligands
for cell adhesion receptors in defined concentrations and
spatial distribution.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badan degradacji
w warunkach in vitro i in vivo resorbowalnego kopoli-
meru glikolidu z L-laktydem (PGLA). Badaniom pod-
dano polimer w postaci folii i ggbek, ktére otrzymano
stosujgc porogen o Scisle zdefiniowanej wielkosci zia-
ren. Przeprowadzono analize mikrostruktury otrzyma-
nych materiatéw i zbadano degradacje w buforowa-
nym roztworze soli fizjologicznej (PBS) przez 22 ty-
godnie i w warunkach in vivo (w mig$niu szkieleto-
wym szczuréw) przez 12 tygodni. Badania wykazaly,
ze w obu przypadkach (in vitro i in vivo) folia ulega
degradacji znacznie szybciej niz ggbka.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 22-27]

Wprowadzenie

Resorbowalne poliestry alifatyczne: polilaktydy (PLLA,
PDLA, PDLLA), poliglikolid (PGA) i ich kopolimery (PGLA)
sg wykorzystywane w medycynie, farmacji i inzynierii tkan-
kowej kosci i chrzastki. Okreslenie profilu degradacji tych
materiatdw ma kluczowe znaczenie dla ich wszystkich za-
stosowan biomedycznych. Na degradacje wplywajg takie
czynniki jak: budowa chemiczna, masa czgsteczkowa, po-
lidyspersja, krystalicznos¢ [1], ksztatt [2], morfologia, a tak-
ze warunki przeprowadzenia eksperymentu [3]. Najwazniej-
szymi czynnikami wptywajacymi na procesy degradacji w
badaniach in vitro sa: pH, sita jonowa, pojemnos¢ buforo-
wa [3], podczas gdy w badaniach in vivo: miejsce implanta-
cji, aktywnosé komaérkowa, obecnosé enzymow przyspie-
szajacych degradacje [4].

Celem pracy byta ocena degradacji kopolimeru glikolidu z
L-laktydem w postaci folii i porowatych ggbek w warunkach
in vitro (buforowany roztwor soli fizjologicznej) i in vivo (mie-
sien posladkowy szczura). Zastosowany w pracy model
badawczy in vivo zostat uzyty, poniewaz miesien szkieleto
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Abstract

This study presents the results of in vitro and in
vivo degradation of resorbable copolymer of glycolide
and L-lactide. The copolymer was manufactured in
two forms: i) foils and ii) foams, obtained by solvent
casting / particulate leaching method. The resulting
two forms of copolymer were submitted to degrada-
tion in phosphate buffered saline (PBS) at 37°C for 22
weeks, and implanted into gluteal muscle of rats for
12 weeks. The results show that the foils in both con-
ditions (in vitro and in vivo) degrade much faster than
the foams.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 22-27]
Introduction

Resorbable aliphatic polyesters: polylactides (PLLA,
PDLA, PDLLA), polyglycolide (PGA) and their copolymers
(PGLA) are widely used in medicine, pharmacy and tissue
engineering of bone and cartilage. For all biomedical appli-
cations the degradation profile is of a key importance. The
rate of the degradation is influenced by polymer molecular
mass, polydispersity, crystallinity [1], shape [2], morphol-
ogy, and the conditions under which the polymer is exam-
ined [3]. For in vitro conditions: pH, ionic strength, buffering
capacity [3], while for in vivo: place of implantation, cellular
activity and presence of enzymes accelerating the degra-
dation process are the most important factors affecting deg-
radation phenomena [4].

The aim of this study was to examine the in vitro (in phos-
phate-buffered saline, PBS) and in vivo (gluteal muscle of
rats) degradation of copolymer of glycolide and L-lactide,
processed into two forms: non-porous foils and porous
foams. The rat model was used because skeletal muscle
are generally considered to show a more intense inflamma-



wy wykazuje intensywniejszg odpowiedZz komorkowa, niz
np. kos¢ czy chrzgstka. Ponadto, materiaty wykorzystywa-
ne do zastgpienia ubytkéw tkanki kostnej czy chrzestnej,
kontaktujg sie réwniez z otaczajgcymi tkankami miekkimi
(okostna, tkanka tgczng, miesniami) [5].

Materiaty

Kopolimeryzacje glikolidu z laktydem (Purac, Holandia)
prowadzono w stopie w temperaturze 100°C z wykorzysta-
niem inicjatora acetyloacetonianu cyrkonu (V) Zr(acac),,
przy stosunku molowym inicjator/komonomery wynoszgcym
1.2x107%, zgodnie z metoda opisang poprzednio [6]. Otrzy-
many kopolimer, w celu usuniecia $ladéw nieprzereagowa-
nych komonomerdw, rozpuszczono w chloroformie i wy-
tracono w alkoholu metylowym. Nastepnie wysuszono pod
proznig do stalej masy.

Gabki otrzymano stosujac metode odlewania z roztworu i
wyptukiwania soli zgodnie z metodg zaproponowang przez
Mikos'a i wsp. [7]. Cytrynian sodu (POCh, Gliwice) o zdefi-
niowanej wielkosci ziaren (500+100mm), zmieszano z 10%
(m/v) roztworem kopolimeru w takiej proporcji, aby udziat
objetosciowy porogenu byt rowny 85%, odlano na szalki
Petriego, wysuszono na powietrzu i w suszarce prézniowej
przez 24h. Nastepnie usuwano s6l poprzez ptukanie w
wodzie destylowane;j.

Folie otrzymano poprzez odlanie na szalke Petriego 10%
(m/v) roztworu kopolimeru w chlorku metylenu i wysusze-
niu na powietrzu i w suszarce prozniowej.

Metody

Wiasciwosci materiatow

Sktad chemiczny badanego kopolimeru okreslono za
pomoca magnetycznego rezonansu jadrowego, 1H NMR
(spektrometr firmy Varian Unity Inowa). Masy czasteczko-
we Mn i Mw kopolimeru wyznaczono stosujac metode chro-
matografii zelowej GPC (chromatograf Spectra Physics SP
8800).

Obserwacje mikrostruktury folii i ggbek przeprowadzo-
no za pomocg skaningowego mikroskopu elektronowego
(JSM - 5400 firmy Jeol, Japonia) przy powiekszeniach od-
powiednio 3500 i 50 razy po napyleniu prébek cienkg war-
stwg wegla. Grubos¢ folii i ggbek zmierzono $rubag mikro-
metryczna.

Badania degradaciji in vitro

Badania degradacji prowadzono w buforowanym roztwo-
rze 0.9% soli fizjologicznej (PBS) o nastepujacym skfadzie:
24 mM Na,HPO, oraz 16 mM KH,PO4 i pH 7.0. Gabki o
masie 0.20 g (+0.01 g) i folie 0.23g (+0.02 g) umieszczono
w oddzielnych pojemnikach, zalano 100 ml roztworu PBS i
inkubowano w temperaturze 37°C. Co tydzien wyjmowano
jedna prébke, a pozostate prébki zalewano Swiezym roz-
tworem PBS. Badania prowadzono przez 22 tygodnie. Wy-
ciggniete prébki przeptukiwano ultra czystg wodg (UHQ-
water, Purelab, Elga, Niemcy) i suszono w suszarce préz-
niowej przez co najmniej 24 godziny w temperaturze 25°C.
Wzgledng zmiane masy prébek wyznaczono ze wzoru:

MR = ((m,- my)/m,)-100%
gdzie:
m, - masa prébek po kazdym tygodniu inkubacji w [g],
m, - masa probek przed inkubacja w [g].

Lepkos¢ polimeru wyznaczono metodg wiskozymetrycz-
ng stosujac wiskozymetr Ubbelohde’'a. Graniczng liczbe
lepkosciowg (h) wyznaczono metodg jednopunktows dla
stezenia polimeru 0.8 g/100ml korzystajgc ze wzoru [8]:

bone or cartilage but also with the surrounding soft tissues
(periosteum, connective tissue, muscles) [5].

Materials

Copolymerization of glycolide and L-lactide (Purac, Hol-

land) was performed in bulk with a Zr(acac),/ molar ratio of
1.2x10% at 100°C by a conventional method using a vacuum
line for degassing and sealing of the ampoules according to
the method described previously [6]. The obtained copoly-
mer was purified by dissolution in chloroform and precipita-
tion into a 10-fold volume of methanol. The copolymer was
dried under reduced pressure until constant weight.
The foams were produced by solvent casting / particulate
leaching technique, according to a method proposed by Mikos
et al. [7]. Briefly, sieved sodium citrate particles (POCh,
Gliwice, Poland) of defined size (500+100mm), were mixed
with 10% (w/v) copolymer solution in methylene chloride in
such proportion to receive salt volume fraction of 85%. The
mixture was cast on glass Petri dishes, dried overnight in air,
followed by vacuum treatment at a decreased pressure for
24h. Next salt was leached in distilled water. After that the
samples were dried in the oven under decreased pressure
for 24h and stored in a dessicator prior to use.

Methods

Properties of materials

The copolymer composition was determined by 1H NMR
measurements (Varian Unity Inowa spectrometer). The
molecular masses Mn and Mw were determined by gel per-
meation chromatography with the Physics SP 8800 chro-
matograph. The microstructure of foils and foams was stud-
ied by JSM 5400 scanning microscope from JEOL, Japan
at magnification of 3500 and 50 times, repectively. Before
analysis the samples were coated with a thin carbon layer
in order to make them conductive. The thickness of foils
and foams was measured by micrometric screw.

In vitro degradation study

Degradation of foils and foams was performed in phos-
phate-buffered saline (PBS) [24mM Na,HPO, and 16 mM
KH,PO4, pH= 7] at 37°C. The foams weighing 0.2 g (+0.01
g) and foils weighing 0.23g (+0.02 g) were incubated in
100ml of buffer in plastic vials for 22 weeks. The buffer was
exchanged every week. After every week one piece of foam
and foil was taken, washed thoroughly in ultra high quality
water (UHQ-water, Purelab, Elga) and dried in vacuum oven
for at least 24h. The relative mass change was calculated
from the formula:

MR = ((m,- my)/m,)-100%,
where
m,- mass of the sample after each week of incubation [g],
m, - initial mass of the sample [g].

The viscosity of foils and foams was measured by
Ubbelohde viscometer in chloroform at 25°C, and the in-
trinsic viscosity was calculated for the concentration of so-
lution 0.8 g/dL, according to the formula [8]:

[h] = [2(t/te-In(t/ty)-1)]*/c,
where
¢ - the concentration of the solution,
t - the flow time of the solution,
t, - flow time of pure solvent.

In vivo degradation study
Foils and foams weighing 0.02 g were implanted into glu-
teal muscle of adult hooded rats. At the same time a shame
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RYS.1a. Obraz SEM folii
(powiekszenie 2000x).
FIG.1la. SEM micro-
photograph of foil
(magnification 2000x).

RYS.1b. Obraz SEM
gabki PGLA

(powiekszenie 50x).
FIG.1b. SEM micro-
photograph of foam
(magnification 50x).

[h] = [2(t/t,-In(t/ty)-1)]2/c
gdzie:
C jest stezeniem polimeru;
t - czas przeptywu roztworu polimeru przez kapilare;
t, - czas przeptywu czystego rozpuszczalnika przez kapilare.

Badania degradacji in vivo

Folie i gabki o masie 0.02 g wszczepiono do miesnia
posladkowego dorostych szczuréw kapturowych. Jednocze-
Snie taki sam zabieg chirurgiczny, lecz bez wprowadzenia
materiatu, przeprowadzono w grupie kontrolnej. Po 1, 4 i
12 tygodniach zwierzeta usmiercano przez dootrzewnowe
podanie Vetbutalu. Implanty wraz z otaczajgca tkanka po-
bierano i natychmiast zamrazano w ciektym azocie. Nastep-
nie za pomoca mikrotomu kriostatowego przygotowywano
skrawki tkankowe o grubosci 6 mm, ktére barwiono metoda
MGG [9] i obserwowano pod mikroskopem optycznym
(Olympus BH2, obiektyw 40x).

Wyniki

Wiasciwosci folii i ggbek

W wyniku przeprowadzonych badarn *H NMR okres$lono
sktad kopolimeru: 18% monomeru glikolidu i 82% mono-
meru L-laktydu. Metoda chromatografii zelowej wykazata,
ze liczbowo $rednia masa czasteczkowa polimeru wynosi-
ta 34 000 D, za$ wagowo $rednia masa czasteczkowa byta
réwna 85 000 D.

Na RYS. 1 przedstawiono obrazy powierzchni folii i gg-
bek uzyskane za pomoca mikroskopu skaningowego SEM.
Powierzchni folii jest gtadka podczas gdy gabki majg roz-
miar poréw zblizony do rozmiaru czasteczek porogenu (400
+ 600 um). Porowato$¢ otrzymanych gabek wynosita
87.0%=1.4%. Grubosc¢ folii polimerowych wynosita: 0.18 mm
+0.014 mm, a grubos$¢ gabek wynosita 1.7 mm+0.1 mm.
Oszacowane rozwiniecie powierzchni gghek (S~ 0.07 m?/
g) byto 0 1 rzad wielkosci wieksze niz folii (S,~0.008 m#/g).

Degradacja in vitro

RYS. 2 przedstawia folie i ggbki po inkubacji w PBS. Do
4 tygodnia inkubacji folie sg przezroczyste i stabilne, a na-
stepnie stajag sie matowe i zaczynajg sie kruszy¢. Gabki
natomiast zachowuja swoje wymiary przez 20 tygodni in-
kubacji w PBS; zaczynajg sie one kruszy¢ dopiero po 22
tygodniach inkubacji.

RYSUNKI 3 i 4 przedstawiajg odpowiednio wzgledna
zmiane masy i granicznej liczby lepkosciowej (h) w funkciji
czasu inkubacji w PBS. Do czwartego tygodnia inkubacji
zmiany masy foliii ggbek sg bardzo podobne, pdzniej masa
folii zaczyna spadac¢ gwattowniej. Masa gabek praktycznie
nie zmienia sie w przeciggu 18 tygodni.

operation was performed in animals of control group. Both
the experimental and control animals were divided in series
counting 5 individuals for each group. 1, 4 and 20 weeks
after operation the animals were euthanized by an over-
dose of Vetbutal. Implants and surrounding muscles were
excised, frozen in liquid nitrogen and subsequently cut in
cryostat microtom to sections of 6mm thick. The samples
were stained by a conventional MGG method [9], and ob-
served under the optical microscope (Olympus BH2, objec-
tive 40x).

Results

Properties of foils and foams

A molar ratio of glycolide to L-lactide in copolymer was
18:82, as determined by *H NMR. Gel permeation chroma-
tography showed that number average molecular mass, Mn,
of copolymer was 34000 D and weight average molecular
mass, Mw, was 85 000D.

FIGURE 1 shows representative microstructure of foils
and foams obtained by scanning electron microscope
(SEM). The surface of foils is smooth while the foams have
the pores of the size close to the size of porogen particles
(400+600 um). The porosity of foams was 87%z+1.4%. The
thickness of foams was 1.68mmz=0.11mm, while the foils
had the thickness of 0.18mm +0.014mm. The estimated
specific surface area of foams (S,~0.07 m?/g) was about
one order of magnitude higher than that of foils (S,~0.008
m?/g).

In vitro degradation

FIGURE 2 presents the foils and the foams as a function
of incubation in PBS. Up to the 4th week the foils are trans-
parent and stable, but afterwards they become mat, and
start to crumble. On the other hand, the foams are dimen-
sionally stable within 20 weeks of incubation; they start to
disrupt after 22 weeks in PBS.

FIGURES 3 and 4 present relative masses and intrinsic
viscosities h as a function of incubation time in PBS, re-
spectively. Decrease of relative mass of the foils and the
foams followed the same trends up to the 4th week of incu-
bation. Later, the mass of foils started to decrease more
sharply. The weight of the foams remained relatively con-
stant up to the week 18th.

The intrinsic viscosity of the starting copolymer was 1.03
dL/g. Processing of the copolymer into the foams resulted
in an increase of hup to 1.35 dL/g. On the other hand

RYS. 2. Folie PGLA: wyjsciowa, po 4, 5, 6 i 10

tygodniach inkubacji oraz gabki PGLA:
wyjsciowa, po 11, 12, 15 i 18 tygodniach inkubacji
w PBS.

FIG. 2. PGLA foils: initial, after 4, 5, 6 and 10
weeks of incubation in PBS and PGLA foams:
initial, after 11, 12, 15 and 18 weeks of incubation



Przetworzenie kopolimeru na gabki spowodowato wzrost
granicznej liczby lepkosciowej z 1.03 dL/g do 1.35 dL/g,
natomiast przetworzenie na folie praktycznie nie wptyneto
na lepkos¢ wyrobu. Inkubacja ggbek w PBS przez 3 tygo-
dnie wywotata znaczny spadek ich lepkosci. Dalsza inku-
bacja nie spowodowata juz dalszego spadku lepkosci ga-
bek; wartos¢ h ustalita sie na poziomie powyzej 0.6 dL/g.
Natomiast inkubacja folii przez czas dtuzszy niz 7 tygodni
spowodowata spadek h do wartosci ponizej 0.4 dL/g.

Degradacja in vivo

RYS.5 przedstawia przekroje przez migsien szkieletowy
szczura z wszczepionymi materiatami po 1, 4i 12 tygodniach
od operacji. W serii 1-tygodniowej [RYS. 5a, b] widoczny
jest naptyw komoérek (gtéwnie neutrofili i monocytéw/ma-
krofagéw) w kierunku implantéw, wskazujacy na wczesny
proces zapalny. Folia i gabka wydaja sie by¢ niezmienione
w wyniku implantacji. 4 tygodnie po implantacji [RYS.5c]
jedna z powierzchni folii jest wyraznie zmieniona pod wptly-
wem otaczajgcej tkanki, zawierajgcej gtéwnie komorki za-
palne. Wyraznie widoczne sg obszary (kanaty degradaciji),
ktore absorbujg wiecej barwnika. Druga strona folii, kontak-
tujgca sie z ziarning jest mniej zdegradowana. W przypad-
ku 4-tygodniowej implantacji w gabce widoczne sa peknie-
cia [RYS. 5d]. 12 tygodni po implantacji folia ulega frag-
mentacji i jest dobrze osadzona w ziarninie [RYS. 5e]. Srod-
kowa czes¢ folii ulegta wykruszeniu podczas przygotowy-
wania skrawkow tkankowych. Silniejsza absorpcja barwni-
ka w wewnetrznej czesci folii wskazuje, ze folia jest bar-
dziej zdegradowana w $rodku niz na zewnatrz, gdzie byta
silnie zwigzana z tkanka. W przeciwienstwie do folii, ggbka
po 12 tygodniach jest o wiele stabiej zdegradowana [RYS.
5f]. Mozna zauwazy¢ obszary wewnatrz gabki, absorbuja-
ce wiecej barwnika i wzery na powierzchni.

Dyskusja

W celu wytworzenia dwoch materiatow o odmiennej mi-
krostrukturze kopolimer glikolidu i L-laktydu przetworzono
w postac nieporowatej folii i porowatej ggbki. Sposéb otrzy-
mywania gabki sprawit, ze wzrosta jej graniczna liczba lep-
kosciowa, a co za tym idzie masa czgsteczkowa, w porow-
naniu z wyjsciowym kopolimerem. Byto to spowodowane
tym, ze w czasie intensywnego wymywania czasteczek soli,
byly réwniez wymywane oligomery i krétkie taricuchy poli-
merowe, w wyniku czego wystapit relatywny wzrost lepko-
Sci.

Podatnos$c¢ otrzymanych materiatéw na degradacje zba-
dano w warunkach in vitro i in vivo. Proces degradacji mo-
nitorowano poprzez $ledzenie zmian masy i lepkosci (in vi-
tro) i obserwacje mikroskopowe morfologii materiatéw (in
vivo). Folie degradowaty sie znacznie szybciej niz gabki:
po 4 tygodniach in vitro stawatly sie matowe i zaczynaty sie
kruszy¢, podczas gdy gabki zachowaty swoje wymiary przez
20 tygodni. Szybsza degradacja folii byta spowodowana
szybszym spadkiem masy czasteczkowej, co stwierdzono
za pomoca badan lepkosci i ubytku masy. Ponadto folie
ulegaly degradacji heterogenicznej, co stwierdzono w ba-
daniach in vivo: degradacja w wewnetrznej czesci przebie-
gala szybciej niz w warstwach przypowierzchniowych, gdzie
tworzyta sie warstwa materiatu mniej podatnego na degra-
dacje. Zjawisko to, opisane w literaturze dla wyrobéw z PDLA
0 grubosci powyzej 200-300mm, jako efekt 'naskorka i rdze-
nia’ jest spowodowane reakcjami dyfuzji i autokatalitycz-
nym wptywem grup karboksylowych na degradacje takich
materiatéw [2]. W naszym przypadku, grubos¢ folii wynosi
ta 180+14mm, wiec wydawatoby sie, ze efekt 'naskérka i
rdzenia’ nie powinien wystapic.

Czas / Time [tygodnie / weeks]

50 4 —«@— gabka / foam

60 J —a— folia / foil

Wzgledna zmiana masy / Relative mass [%]

RYS. 3. Wzgledna zmiana masy folii i gabek z
PGLA w funkcji czasu inkubacji w PBS.

FIG. 3. Relative mass changes of the PGLA foils
and foams as a function of incubation time in
PBS.
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RYS. 4. Zaleznos¢ granicznej liczby lepkosciowej
(h) folii i gabek PGLA od czasu inkubacji w PBS.
FIG. 4. Variation of intrinsic viscosity (h) of the
foils and foams as a function of incubation time
in PBS.

processing into the foils has no impact on h. The incubation
in PBS caused a big drop of the inherent viscosity of the
foams within three weeks. The further incubation did not
cause a decrease of [h] below the value of 0.6 dL/g. Con-
trary, the incubation of foils for more than 7 weeks in PBS,
caused a decrease of h below 0.4 dL/g.

In vivo degradation

FIGURE 5 presents the cross-sections of foils and foams
implanted into the skeletal muscle of rats for 1, 4 and 12
weeks. 1 week after implantation [FIG. 5a, b] the influx of
cells, mainly neutrophils and monocytes/macrophages to-
wards the implants, indicating early inflammation process
is visible, and the structure of both the foil and the foam
seems not to be changed in vivo. 4 weeks after implanta-
tion [FIG.5c] one surface of foil is clearly altered by the sur-
rounding tissue (mainly inflammatory cells): degradation
channels which absorb more of stain are apparent. The other
side of foil, which contacts granulation tissue is less de-
graded. 4 weeks after implantation the cracks appear in the
foam [FIG. 5d]. 12 weeks after implantation the foil is well
settled in granulation tissue, and the fragmentation of the
foil is evident [Fig. 5€]. The central part of the foil was prob-
ably removed during the preparation of tissue slices.
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RYS. 5. Folie i gabki z PGLA po implantacji w
miesniu szkieletowym szczuréw: a, b - przez 1
tydzien, c, d - przez 4 tygodnie, e, f - przez 12
tygodni; barwienie MGG, mikroskop optyczny
Olympus BH2, obiektyw 40x.

FIG. 5. PGLA foils and foams after implantation in
skeletal muscle of rats: a, b- 1 week, c, d - 4 weeks,
e, f- 12 weeks; MGG staining, optical microscope
Olympus BH2, objective 40x.

Gabki, w przeciwienstwie do folii degradowaly sie znacz-
nie wolniej poniewaz: i) wyjsciowo miaty wyzszg mase cza-
steczkowa, a oddziatywanie ich z PBS nie spowodowato
tak dramatycznego spadku dtugosci taricuchéw jak w przy-
padku folii, ii) grubos¢ scianek w ggbkach byta duzo nizsza
niz wartos¢ krytyczna, przy ktérej degradacja przebiega
heterogenicznie.

Podziekowania

Autorzy dziekuja Pani Mgr B. Trybalskiej za badania
SEM. Badania byly finansowane z projektu KBN 'Nowe
materiaty i technologie dla inzynierii biomedycznej (Nr PBZ-
KBN-082/T08/2002).

The higher absorption of the stain in the inner part sug-
gests that the degradation was more advanced inside the
implant, than in the outer part tightly bounded up with the
tissue. Contrary to the foil, the foam after 12 weeks is less
degraded [FIG. 5f]. There are some inner parts of the foam
absorbing more stain and several erosions on the surface.

Discussion

Copolymer of glycolide and L-lactide was processed in
order to produce two materials of different microstructure,
e.g. non-porous foils and porous foams. The manufactur-
ing procedure caused that the viscosity of the foams, as
well their molecular mass increased. The reason was that
during intense salt leaching procedure, oligomers and short
chains were also leached out, thus resulting in increase of
viscosity.

The materials were submitted to degradation in both in
vitro and in vivo conditions. The degradation was monitored
by weight loss and viscosity changes (in vitro) and by mi-
croscopic observations of the materials morphology (in vivo).
The foils degraded much faster than the foams: after 4 weeks
in vitro they became mat and start to crumble, while the
foams were dimensionally stable for 20 weeks. The faster
degradation of foils was caused by the faster decrease of
molecular mass, as shown by viscosity measurements and
weight loss. Moreover, the foils degraded heterogeneously,
as shown by in vivo observations, the degradation in the
internal part being faster than at the surface where a layer
of less degraded material was formed. This effect caused
by diffusion-reaction phenomena and autocatalytic effect
of carboxylic chain ends, was already described in the lit-
erature for large-size (more than 200-300 mm thick) PDLA
50 devices [2]. In the case of our foils, which had the thick-
ness of 180+14 mm, the 'skin-core’ effect should not ap-
pear.

The foams, on the other hand, degrade much slowly,
because: i) initially they had much higher molecular mass
and ageing in PBS did not cause such dramatic decrease
of the length of the polymeric chains as in the case of foils
and ii) the thickness of the walls in the foams was smaller
than the critical value, above which the material degrades
heterogeneously.
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Wprowadzenie

Zawartosci chromu, niklu i molibdenu zaréwno w sto-
pach odlewniczych jak i przerabianych plastycznie sg tak
dobrane, by osnowg stopow byt paramagnetyczny roztwor
3-Co o strukturze Al. Ze wzgledu na alotropie kobaltu w
stopach tych moze by¢ obecny ferromagnetyczny roztwor
a-Co o strukturze A3.

Stopy kobaltu posiadajgce strukture roztworu Al na ba-
zie R-Co nie wykazujg spontanicznego namagnesowania
przy braku pola zewnetrznego, nawet, jesli wytworzy sie w
ich strukturze pewna ilo$¢ fazy ferromagnetycznej np. w
procesie przerdbki plastycznej na zimno. Redukcja pola
magnetycznego wynika ze struktury domenowej. Mate wy-
dzielenia fazy ferromagnetycznej, np. roztworu a, moga by¢
pojedynczymi domenami o chaotycznym rozmieszczeniu
[3]. Zmiana kierunku namagnesowania w takich strukturach
wymaga bardzo silnych p6l. Prawdopodobienstwo uzyska-
nia namagnesowania biomateriatu w warunkach eksploatac;ji
wydaje sie znikomo mate. Dlatego problem odstepstw od
paramagnetyzmu biomateriatéw w Swietle zalecen ISO i
dostepnej literatury jest traktowany marginesowo, ale nie
moze by¢ pomijany [1, 4].

Celem badan, jest okreslenie wplywu zabiegéw techno-
logicznych - obrobki cieplnej - na wtasciwosci magnetycz-
ne stopu zawierajgcego fazy: paramagnetyczng i ferroma-
gnetyczna.

W pierwszym etapie badano wplyw obrébki cieplnej na
zmiany struktury
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Introduction

Additions of chromium, nickel, molybdenum in cast and
worked plastically alloys are so selected that matrix of these
alloys was paramagnetic B-Co solution with Al
crystallographic structure. Due to allotropy of cobalt in these
alloys ferromagnetic a-Co solution with A3 crystallographic
structure may be present.

Cobalt alloys with Al crystallographic structure on the 3-
Co base do not show spontaneous magnetization with the
lack of external magnetic field, even if some amount of
ferromagnetic phase is present in their structure eg. after
cold working process. Reduction of magnetic field results
from domain structure. Insignificant precipitates of
ferromagnetic phase eg. a solution may be single domain
with chaotic disposition [3]. Change of direction of magneti-
zation in such structures demands very strong magnetic
fields. Probability of obtaining the magnetization of
biomaterials in working conditions seems low. In the light of
ISO standard recommendation and available literature data
the problem of departure from paramagnetism of
biomaterials is treated marginally, but it can not be omitted.

The aim of the study is estimation of the influence tech-
nological processes - heat treatment - on magnetic proper-
ties of the alloy containing paramagnetic and ferromagnetic
phases.

In the first stage the influence of heat treatment on the
change of structure was studied.
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RYS. 1. Dyfraktogramy stopéw kobaltu po wyzarzaniu: a) 1223K - 0,75h , b) 1173 K - 12 h.
FIG. 1. Diffraction pattern of cobalt alloys after annealing a) 1223K - 0,75h, b) 1173K - 12 h.

Materiat i metodyka badan

Badania przeprowadzono na doswiadczalnym stopie
odlewniczym kobaltu o sktadzie chemicznym (w % mas.):
C-0,01;Cr-19,78; Ni-9,97; Mo - 0,94; Ti- 0,01; Nb - 0,49;
Mn - 0,01; Si-0,3; Co-r,oraz 0,004% S, 0,003% P, N2
<200 ppm, 02 <100 ppm [2].

Stop wytopiono w prézniowym piecu indukcyjnym Balzers
typ VSG 50. Topienie przeprowadzono w tyglu zasadowym
w prézni 2,7Pa (0,02 Tr), nastepnie odgazowywano ciekly
stop prézniowo, rafinowano w atmosferze argonu o ci$nie-
niu 267 hPa (200 Tr) i odlewano do wlewnicy w temperatu-
rze 1773+20K.

Prébki poddano wyzarzaniu w zakresie temperatur od
1173+1473K przy wzroscie temperatury o 50K w atmosfe-
rze powietrza w czasie 0,75 godz. chtodzone na powietrzu.
W celu dokonania oceny przemian strukturalnych w sto-
pach podczas obrébki cieplnej wykonano analize fazowa i
badania mikrostrukturalne.

Analize fazowa przeprowadzono metodg dyfraktometrycz-
ng na dyfraktometrze rtg. TUR M62 z goniometrem HZG 4
sterowanym programem ,,XIMAGE". Badania mikrostruk-
turalne po obrébce cieplnej wykonano metodg mikroskopii
Swietlnej. Wielko$¢ namagnesowania badano przy uzyciu
wagi magnetycznej.

Wyniki badan

Prébki poddane wyzarzaniu analizowane na mikrosko-
pie swietinym wykazaty duza niejednorodnos¢ pod wzgle-
dem krystalograficznym. Osnowe stopu stanowig dendryty
z niewielka iloscig fazy ziarnistej. Dla stopow wyzarzanych
w temperaturach 1173 K, 1373 K, badania dyfrakcyjne wy-
kazaly istnienie tekstury, z tego tez powodu stopy te nie
byly uwzgledniane w dalszych badaniach.

Badania dyfrakcyjne wykazaty, iz w stopach wyzarzanych
zachodzi przemiana Al > A3, w stopniu zaleznym od tem-
peratury obrdébki cieplnej (RYS. 1).

Wzgledny udziat ilosciowy fazy a-Co w osnowie stopow
obliczono jako stosunek:

Material and methods

The studies was conducted using experimental cobalt
cast alloy with chemical composition (in wt.%): C-0,01; Cr-
19,78; Ni-9,97; Mo-0,94; Ti-0,01; Nb-0,49; Mn-0,01; Si-0,3;
Co-bal. and 0,004%S, 0,003%P, N2<200ppm, O2<100ppm
[2].

The alloy was melted in Balzers VSG 50 vacuum induction
furnace. The melting was carried out in basic crucible in the
vacuum of 2,7 Pa (0,02Tr). Then liquid alloy was vacuum
degassed, refined in argon with 267 hPa (200 Tr) pressure
and casted into ingot mould at the temperature of 1773+20K.
The samples were annealed with the temperature ranging
from 1173K to 1473 K with the rise in temperature of 50 K in
atmospheric air during 0,75 h. The samples were then cooled
in air.

X-ray diffraction and microstructural analysis were investi-
gated in order to estimate microstructural change during
heat treatment.

The TUR M62 - HZG4 X-ray diffractometer was controlled
by "XIMAGE" computer programme. The microstructure
studies after heat treatment were investigated by optical
microscopy. Intensity of magnetization was studied with
magnetic balance.

Results

The samples after annealing demonstrated high hetero-
geneity with regard to crystallographic structure. The alloy
matrix consists of dendrites with not large amount of grainy
phase. X-ray diffraction studies revealed texture in annealed
alloys at the temperature of 1173K and 1373K. Therefore,
these alloys were not taken into account in further investi-
gation.

X-ray diffraction analysis demonstrated that in annealed
alloys phase change Al> A3 occurred to the extent depend-
ing on the temperature of heat treatment (FIG. 1).
Relative quantitative participation of a-Co phase in the ma-
trix was presented as a relation:
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gdzie: R,, R, - wspotczynniki zalezne od rodzaju fazy, ptasz-
czyzny dyfrakcji i kataQ, obliczone na podstawie literatury
[2]. Powierzchnia pikdw dyfrakcyjnych zostata obliczona przy
uzyciu programu XMASURE.

Uzyskane wyniki przedstawia RYS. 2.

Pomiary twardosci wykazaty nieznaczne rdznice (w grani-
cach btedu pomiaru) w mikrotwardosc¢ ziaren zblizniaczo-
nych (fazy b-Co) i ziaren bez blizniakdw - $rednio twar-
dos¢ wynosita 406,16HV.

Z wtasciwosci magnetycznych badano namagnesowanie i
koercje. Otrzymane wyniki przedstawia RYSUNEK 3
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RYS. 3. Namagnesowanie prébek po obrébce
cieplnej.

FIG. 3. Magnetization of samples after heat
treatment.

Dyskusja wynikow

W stopach kobaltu z chromem, niklem i molibdenem prze-
miana A1®A3 zachodzi wg Rajana [5] z bardzo matg pred-
koscia, hamowang obecnoscig niklu, umozliwiajgc utrzyma-
nie metastabilnej fazy Al (roztworu na bazie b-Co) do tem-
peratury otoczenia przez wkasciwy dobor sktadu chemicz-
nego oraz predkosci chtodzenia.

W badanych stopach po obrébce cieplnej udziat fazy a-Co
obniza sie wraz ze wzrostem temperatury, jednoczesnie
wzrasta udziat fazy b-Co. Zaobserwowano, iz w temperatu-
rze 1423 K nastepuje odwrécenie tendencji wzrostowej
udziatu fazy b-Co. Moze to by¢ zwigzane z procesem wy-
dzielania sie faz wtornych. Wydtuzenie czasu obrobki ciepl-
nej (wyzarzanie ujednoradniajgce - 12h) juz w nizszych
zakresach temperatur obrébki cieplnej (1173 K) powoduje
zwiekszenie udziatu fazy b-Co do 44%.

Wydaje sie celowym wykonanie dwustopniowej obrébki
cieplnej sktadajacej sie z wyzarzania ujednoradniajacego i
wyzarzania normalizujgcego celem uzyskania mozliwie
najwyzszej ilosci fazy b-Co.
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FIG. 2. Participation of a-Co phase in selected
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where R, and R; - coefficients depending on the kind of
phase, crystallographic plane and Q angle, calculated on
the base of data literature [2]. The area of diffraction peaks
was estimated using XMASURE computer programme.
The obtained results are given in FIG. 2.

Microhardness measurements revealed insignificant differ-
ences (within limits of error in measurements) between
twinned grains (b-Co phase) and grains without twins - av-
erage microhardness was 406,16 HV. Magnetization and
coercive force were investigated. The obtained results are
shown in FIG. 3.

Discussion

According to Rajan [5] in cobalt alloys with chromium,
nickel and molybdenum phase change A1>A3 occurred at a
very low speed, which was braked by the presence of nickel,
making it possible to maintain metastable Al phase (the
solution on the base of b-Co) to the ambient temperature
through suitable selection of chemical composition and cool-
ing speed.

In the studied alloys after heat treatment amount of a-Co
phase decreases along with the increase of temperature.
Simultaneously the amount of b-Co phase increases. Re-
versal of growing tendency amount of b-Co phase at the
temperature of 1423K was observed. It may be connected
with the process of releasing of secondary phases. The in-
crease of time duration of heat treatment (homogenizing
treatment - 12 h) causes the increase of amount of b-Co
phase to 44% already in low ranges of the temperature of
heat treatment (1173K).

It seems purposeful to carry out two-stage heat treatment
consisting of homogenizing and normalizing in order to ob-
tain as much amount of b-Co phase as possible.
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Streszczenie

W artykule przedstawiono badania porcelany den-
tystycznej i warstw posrednich zol-zel SiO2 na tech-
nicznie czystym tytanie i stopie tytanu Ti6AI4VELI.
Analizowano strukture warstwy wierzchniej przed i po
tescie zuzycia metoda pin-on-disc. Na podstawie prze-
prowadzonych badan mozna stwierdzi¢: (1) jednorod-
nos¢ chemiczng warstwy SiO, (2) warstwy posrednie
wykazujg trwate potgczenie miedzy metalem a por-
celang oraz (3) porcelana dentystyczna na warstwach
SiO, wykazuje duzg odpornos¢ na zuzycie.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 30-32]

Wprowadzenie

Nowoczesnym trendem w biomateriatach sg ceramicz-
ne warstwy stosowane na metalowych stopach. Warstwy
posrednie zol-zel miedzy metalem a porcelang, charakte-
ryzuje sie bardzo dobrag przyczepnoscia co sprawia, ze sg
one przedmiotem nowoczesnych badan w zakresie tech-
nologii wszczepéw dentystycznych. Dlatego wytwarzanie
trwatego potgczenia uktadu metal-porcelana, przy uzyciu
warstwy posredniej jest rezultatem rozwinietych technolo-
gii w inzynierii materiatéw stomatologicznych [1]. W ostat-
nich latach zostato przeprowadzonych wiele badan doty-
czacych otrzymywania warstw posrednich na tytanie [2, 3].
Jednakze, gtéwne problemy wynikajg z: niewystarczajace-
go przylegania porcelany do tytanowego podtoza, grubosci
warstwy i wysokiej temperatury podczas procesu wytwa-
rzania [4]. Jedng z metod do wytwarzania warstw posred-
nich stosowanych na biomateriatach jest proces zol-zel [1,
3, 4]. Warstwy te, charakteryzujg sie niska gruboscia, wy-
sokg homogenicznoscig oraz stabilnoscig chemiczng i me-
chaniczna.

Prezentowana praca przedstawia badania krzemionko-
wych warstw zol-zel i dentystycznej porcelany na czystym
Ti i stopie tytanu Ti6AI4VELI. Przedmiotem badan byta mi-
krostruktura potgczenia warstw posrednich z tytanem oraz
ich odpornosé na zuzycie.

Metodyka badan

Do badan uzyto czystego technicznie tytanu Ti (ASTM-
grade 2) i stopu Ti6AI4VELI (ASTM-grade 5). Ti byty kuty i
wyzarzany. Stop tytanu byt gorgcowalcowany i przesyca-
ny.

Powtoki SiO, na stopie Ti6AI4V i na czystym Ti naktada-
no metoda zol-zel. Zol krzemionkowy otrzymano przez hy-
drolize czteroetoksylianu Si(OC,H;), (TEOS) z dodatkiem
HCI jako katalizatora. Stezenie molowe zolu krzemionki
miato nastepujace proporcje H,O:TEOS:HCI = 4:1:0.01, a
koncowe stezenie SiO,w krzemionce wynosito 3-5% wa-
gowych. Probki tytanu pokrywano technikg wynurzeniowa
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Abstract

The paper presents the study of intermediate SiO2
sol-gel coatings and dental porcelain coatings on com-
mercially titanium Ti (cp) and titanium alloy
Ti6AI4VELI. Surface microstructures and wear be-
haviour by pin-on-disc method of the ceramic coat-
ings were investigated. The analysis revealed: (1) a
compact, homogenous SiO, coating, and (2) that in-
termediate coatings may provide a durable joint be-
tween metal and porcelain, and (3) that dental porce-
lain on SiO, coatings shows high wear resistance.
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 30-32]

Introduction

Ceramic coatings on metal-based alloys are a modern
trend in biomaterials. Preparation of intermediate layers
between a metal and porcelain, characterized by a very good
adhesion, is an area of modern investigations in dental
materials. Therefore, production of durable joints composed
of metal-porcelain systems via intermediate layers is a re-
sult of application of advanced technologies in materials
engineering to stomatology [1]. In recent years many stud-
ies on the methods of obtaining intermediate layers on tita-
nium have been carried out [2, 3]. However, the main prob-
lems are: insufficient bonding between titanium and porce-
lain coatings, higher thickness, and influence of high tem-
perature during manufacturing process [4]. One of the
method of producing intermediate layers used in biomaterials
is sol-gel process [1, 3, 4]. These intermediate layers are
characterised by low thickness, high homogeneity, and sat-
isfactory mechanical and chemical stability.

The work presents a study of intermediate silica sol-gel
layers and dental porcelain coatings on pure titanium Ti
and titanium alloy Ti6AI4VELI. Microstructure of intermedi-
ate layers, bonding with the titanium and wear resistance
are investigated.

Experimental

Commercially pure titanium (ASTM-grade 2) and
Ti6AI4VELI alloy (ASTM-grade 5) were used. Ti (cp) was
forged and annealed. Titanium alloy was hot-rolled and so-
lution treated.

SiO, coatings on Ti6Al4V alloy and on Ti (cp) were de-
posited using sol-gel method. Silica sol was prepared by
hydrolysis of tetraethoxysilane (Si(OC,H;),; abbreviated as
TEOS) diluted in ethanol with addition of HCI as a catalyst.
The composition of silica sol in molar ratio was
H,O:TEOS:HCI = 4:1:0.01, while the final concentration of
SiO, in silica sol was 3-5 wt.%.

The deposition of layers consisted of withdrawing the
metal discs from sol solution with constant speed of 20 cm/
min. Thickness of the deposit was controlled by multiple



ze statg predkoscig wynoszgcg 20 cm/min. Grubos¢ po-
wioki regulowano przez stosowanie wielokrotnego wynu-
rzania. Po natozeniu filmu prébki suszono i wygrzewano w
atmosferze argonu. Obrdbka cieplna usuwa wode i zagesz-
cza powloke, zwiekszajgc trwato$¢ wigzania pomiedzy po-
wiokg i podtozem. Na warstwe posrednig SiO, natozono
niskotopliwg porcelane dentystyczng Triceram (firmy Den-
taurum).

Odpornos¢ na zuzycie warstw zol-zel i porcelany dentystycz-
nej badano metoda pin-on-disc. Element tracy stanowita
kulka o srednicy 0.5 mm, wykonana z WC-6%Co. Obcigze-
nie kulki podczas préby zuzycia wynosito 0.29 N dla testu
warstwy zol-zel, natomiast dla porcelany dentystycznej 0.78
N. Prébki mialy ksztatt dyskéw o Srednicy 25 mm i grubosci
0.5, 0.8 mm. Predkos¢ podczas testéw zuzycia warstw zol-
zel wynosita od 37 mm/s do 53 mm/s. Testy porcelany den-
tystycznej wykonywano z predkoscig 53 mm/s. Badania
zuzycia wykonano przy 150, 300 i 600 cyklach petnych ob-
rotow dysku dla warstw zol-zel i 1600 cyklach dla porcela-
ny dentystycznej w temperaturze pokojowej (ok. 25°C).
Wielko$¢ zuzycia zostata oceniona z profilu chropowatosci
Sladéw wytarcia prébki po testach, za pomoca profilometru
Taylor Hobson.

Rezultaty i dyskusja

Miarg zuzycia powtok byto pole powierzchni profilu wy-
tartego Sladu powstatlego na powierzchni probki w meto-
dzie pin-on-disc [1, 5]. Wyniki testow przedstawiono w TA-
BELI 1.

124.93
160.61
229.98

87.71
120.39
222.09

TABELA 1. Wielkos¢ zuzycia powtok w zaleznosci
od liczby cykli.

TABLE 1. Wear measurements of coating with
numbers of cycles.

Wyniki przedstawione w TABELI wskazujg na mniejsze
zuzycie powtok SiO, na stopie Ti6AI4VELI niz w przypadku
czystego Ti. Taka zalezno$¢ obserwowana jest podczas
wszystkich cykli pomiarowych. W przypadku powtoki SiO2/
Ti6AI4VELI catkowite zuzycie warstwy obserwowane jest
przy 600 cyklach. Wéwczas kulka zaczyna zuzywac podto-
ze TiIBAI4AVELLI. Dla powtoki SiO,/cpTi niemal catkowite zu-
zycie wystepuje po 300 cyklach. Twardo$¢ warstw wynosi
ok. 460 HV 0.1. R6znice w zuzyciu wynikajg z r6znej mikro-
struktury podtoza i wielkosci chropowatosci powtok SiO,.
Parametr wielkosci chropowatos$ci warstw SiO, wynosit ok.
R, =0.63 um.

Analiza SEM sladéw zuzycia wykazata, ze najwiekszym
zuzyciom ulegajg miejsca o najwiekszej koncentracji mi-
kropeknie€. Ta cecha jest wyraznie widoczna na RYS.l1a.
Poczatkowo zuzyciu ulegaja miejsca o najwyzszym profilu
chropowatos$ci. Zachowanie takie jest obserwowane dla obu
przypadkéw podtoza. Widoczne sg miejsca z wyrwanymi
fragmentami powtoki w poblizu $ladéw zuzycia. Takie za-
chowanie jest typowe dla bioceramiki [6], kruchego mate-
rialu z wysoka granica plastycznosci lecz niskg odporno-
Scig na kruche pekanie (tak jak bioceramiczne warstwy zol-
zel). Strefa uszkodzenia pod wptywem dziatania kulki jest
zasadniczo elastyczna a pekanie koncentruje sie blisko
obwodu przeciwprobki. Jednakze, dotychczas nie opubli-

dipping. After the completion of deposition, the as-depos-
ited coatings were carefully dried and annealed in an argon
atmosphere. The heating removed water and residual or-
ganic substances, densified the layer and increased its ex-
tent of bonding with the substrate. On SiO, and intermedi-
ate coatings was deposited the Triceram (Dentaurum) low-
melting dental porcelain.

The wear resistance of the sol-gel coatings and of dental
ceramics were determined using a pin-on-disc method. The
test apparatus consisted of a 0.5 mm diameter WC-6%Co
ball. A load (normal force) of 0.29 N was applied on the ball
for layers sol-gel. Whereas load 0.78 N was applied for wear
test of dental porcelain. The samples were in the form of
discs of about 25 mm diameter and 0.5, 0.8 mm thickness.
During wear tests of coatings sol-gel, the sliding speeds
between the rubbing surface were from 37 mm/s to 53 mm/
s. In case of dental ceramics sliding velocity 53 mm/s was
used. The tests were performed at 150, 300 and 600 cycles
for sol-gel layers, and 16000 cycles for dental ceramics, at
the room temperature (about 25°C). The wear test were
evaluated from the cross-sectional profiles of the wear tracks
measured by means of a Taylor Hobson Profilometer.

Results and discussion

A measure of wear of coatings is the transverse field
section of wiping trace on the sample in method pin-on-disc
[1, 5]. Results of pin-on-disc testing are summarized in TA-
BLE 1.

This TABLE shows that the wear of SiO, coatings on
Ti6AI4VELI is smaller than that on cpTi. Such a depend-
ence was observed in all cycles. In the case of SiO,/
Ti6AI4VELI coatings the test shows that the total layers rup-
ture occurs near 600 cycles. During this trial the ball begins
to wear off Ti6AI4V material. However, in the case of SiO,/
cpTi coating almost complete rupture of the layer occurs
already near 300 cycles. The hardness of the layers is simi-
lar (about 460 HV 0.1). The difference in wear is associated
with differences in the microstructure of base material and
their roughness. SiO, layers had roughness about R, =0.63
pm.

The SEM analysis of wear tracks showed that the rup-
ture of layers occurs by the detachment of coating frag-
ments from the sites of higher microcrack concentration.
This feature is clearly seen in FIG. la. In the initial wear
stage shear of the highest peaks of roughness is observed.
The behaviour of this wear is similar for both types of base
materials. The visible sites of torn out fragments are in the
vicinity of the traces of the wear. This type of behaviour is
typical for bioceramics [6], of brittle material with high yield
strength but low fracture toughness (such as bioceramics
sol-gel layers). The damage zone beneath the indenter is
basically elastic and a pin crack forms near the perimeter of
the indenter. However, until now there is no published work
on the nature of wear of SiO, coatings deposited by using
sol-gel method on titanium and titanium alloys. The dental
porcelain was examined also on pin-on-disc tester. The
tests confirmed, that wear was ranging between 151.48 and
175.28 um?. The wear of sol-gel layers didn't take the place.
The analysis of wear track (FIG. 1b) showed the character-
istic micro-cracks. According to Teoh [6], behavior the mi-
cro-cracking is quasi-brittle and is typical of materials with
moderate toughness and yield strength. Numerous dental
ceramics materials exhibit this of behavior under repeated
impact loading arising from a spherical indenter. The cracks
aren't deep and they don't influence on dental ceramics
adhesion. Preliminary studies showed good adhesion of ce-
ramic layers sol-gel to base metal but there is still a great
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RYS. la. Powierzchnia zuzycia powtoki SiO, po
300 cyklach.

FIG. 1a. Worn surfaces of SiO, coatings after 300
cycles.

kowano zadnej pracy charakteryzujacej zuzycie warstw SiO,
nanoszonych metoda zol-zel na stopach tytanu.

Porcelana dentystyczna zostata poddana testom na sta-
nowisku pin-on-disc. Zuzycie porcelany wahato sie w gra-
nicach 151.48+175.28 um?2. Nie nastgpito jednak zuzycie
warstwy przejsciowej zol-zel. Analiza $ladéw zuzycia wy-
kazata charakterystyczne mikropekniecia (RYS.1b). Wedtug
Teoha [6], takie zachowanie jest typowe dla materiatéw
quasi-kruchych, z umiarkowang twardoscia i granica pla-
stycznosci. Liczne dentystyczne materiaty ceramiczne wy-
kazujg taki rodzaj zuzycia, wynikajacy z uderzen sferycz-
nego wgtebnika. Pekniecia te jednak nie sa gtebokie i nie
wplywajg na przyleganie porcelany. Wstepne badania wy-
kazaly dobre przyleganie warstw zol-zel do metalowego
podtoza, lecz istnieje potrzeba przeprowadzenia bardziej
whnikliwych badan.

WhniosKki

Procesy wykorzystujace metode zol-zel pozwalajg otrzy-
mywac¢ warstwy o korzystnych wtasciwosciach fizycznych i
szerokim zakresie zastosowan. Posrednie warstwy SiO,
charakteryzujg sie niska gruboscia i wysokg strukturalng
homogenicznoscia. Zuzycie warstw SiO, na stopie
Ti6AI4VELI byto mniejsze niz na czystym Ti. Z pierwszych
badan warstw ceramicznych, wynika ze warstwy posrednie
moga dostarczy¢ trwatego potgczenia miedzy tytanem i
porcelana.
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1D
Mag= 150KX WD = 10 mm

RYS. 1b. Powierzchnia zuzycia porcelany
dentystycznej po 1600 cyklach.

FIG. 1b. Worn surfaces of dental ceramics after
16000 cycles.

need for further investigation.

Conclusions

The process of synthesis of coatings using sol-gel meth-
ods allows to obtain coatings with attractive physical prop-
erties and a wide range of applications. Intermediate SiO,
coating are characterised by low thickness and high struc-
tural homogeneity. The wear of SiO, coating on Ti6Al4V
was smaller than that on cpTi. From the first studies of por-
celain coatings it results that the intermediate coatings may
provide durable joint between titanium and porcelain.
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Wstep

Bioresorbowalne poliestry sg materiatami o wcigz ro-
sngcym zastosowaniu w medycynie i farmacji. Z tego po-
wodu, istotnym zagadnieniem staje sie odpowiednie dobra-
nie rodzaju materiatu, z uwzglednieniem wymaganych pa-
rametrow wytrzymatosciowych oraz degradacyjnych. Jest
to gtéwna przyczyna szukania wcigz nowych materiatow i
modyfikacji sktadu i struktury znanych juz tego typu polime-
row.

W wielu wypadkach do wytwarzania bioresorbowalnych
implantow i gabek uzywanych jako nosniki hodowli komo-
rek w technikach inzynierii tkankowej, wymagany jest bio-
degradowalny bardzo elastyczny materiatl. Warunki te obok
kopolimerow e-kaprolaktonu spetniajg niektdre poliweglany
charakteryzujace sie wysokimi masami czasteczkowymi, jak
réwniez kopolimery syntezowane na ich bazie. Polimery-
zacje szesciocztonowych cyklicznych weglanéw, do ktdrych
zaliczamy trimetylenoweglan (TMC), oraz jego pochodng
2,2 dimetylo trimetylenoweglan (DTMC) mozna prowadzic¢
z wykorzystaniem zaréwno inicjatoréw jonowych i koordy-
nacyjnych jak réwniez enzyméw [2]. Jednak polimery o
bardzo wysokich masach czasteczkowych, a wiec o dobrych
whasciwosciach mechanicznych, otrzymuje sie gtéwnie na
drodze polimeryzacji koordynacyjnej, przede wszystkim z
wykorzystaniem inicjatoréw cynowych. Uzycie zwigzkow
cyny, przy uwzglednieniu ich stosunkowo silnej toksyczno-
Sci i trudnosci z catkowitg ekstrakcja, staje sie sprawg dosé
dyskusyjna w wypadku przeznaczenia otrzymanych na tej
drodze polimeréw dla medycyny. Fakt ten zmusza bada-
czy do poszukiwania bardziej kompatybilnych z organizmem
cztowieka inicjatoréw bazujacych na biometalach takich jak:
wapn, magnez, cynk czy zelazo [3].Wybrane przez nas ini-
cjatory bedace acetylacetonianami wtasnie tych metali: Ca,
Mg, Fe, Zn [3], charakteryzujg sie stosunkowo niska tok-
sycznoscig [4]. Réwniez acetylacetonian cyrkonu, nalezy
do zwigzkdw relatywnie niskotoksycznych [4]. Cyrkon chodz
nie jest biometalem, uwazany jest za metal generalnie in-
ertny w procesach metabolicznych cztowieka.

Wyniki

Polimeryzacja TMC z udziatem acetylacetonianéw wap-
nia i magnezu
Przeprowadzono polimeryzacje TMC inicjowana acetylace-
tonianami wapnia i magnezu. Wyniki przedstawiono w TA-
BELI 1, nr 1-2.
W wypadku stosowania jako inicjatora kompleksu Mg(acac),
otrzymalismy polimer z okoto 70 % wydajnoscia, o niskiej
Sredniej masie czgsteczkowej. Na chromatogramie GPC,
obok zasadniczego sygnatu PTMC zaobserwowalismy
obecnos$¢ wyraznej frakcji oligomerycznej w ilosci okoto 30
% sumy otrzymanych produktéw. Gdy inicjatorem byt

LESS TOXIC
ACETYLACETONATES
AS INITIATORS

OF CARBONATE'S
POLYMERIZATION

PiotrR DoBRzYNsKI, MALGORZATA PAsTusiAKk, MAcies BErRO

PoLisH ACADEMY OF SCIENCES, CENTRE OF PoLYMER CHEMISTRY,
41-819 ZaBRrzE, PoLAND,
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 33-35]

Introduction

Bioresorbable polyesters belong to the group of materi-
als with still growing importance in medicine and pharmacy.
For this reason the suitable selection of material kind taking
mechanical parameters and degradation ratio into consid-
eration is an important issue. This is a main cause of search
for new materials and for composition and structure modifi-
cation methods of already well-known biopolymers.

In many cases, for medical implants and porous scaf-
folds production biodegradable and high elastic material is
necessary [1]. Besides e-caprolactone copolymers, some
high-molecular aliphatic polycarbonates and its copolymers
can meet this requirements. The polymerization of six-
membered cyclic carbonates, trimethylcarbonate (TMC) and
2,2 dimethyleno trimethylcarbonate (DTMC) included, can
carry out with ionic or coordination initiators as well as en-
zymes [2]. But polymers with very high molecular weight,
so with good mechanical properties are obtained mainly with
the insertion-coordination mechanism and stannous com-
plexes as initiators. The use of stannous compounds as
initiators in production of material for medicine, taking into
consideration its relatively high toxicity and lot of difficulty
with total extraction, is a rather questionable matter. This
fact force scientists to look for initiators more compatible
with human organism, based on biometals such as calcium,
magnesium, zinc or iron3. The initiators, selected by us,
which are acetylacetonates of this biometals: Ca, Mg, Fe,
Zn [3] possess relatively small toxicity [4]. Also zirconium
(Il) acetylacetonate belongs to this less toxic compounds

group [4].

Results

TMC polymerization with calcium and magnesium
acetylacetonates
The TMC polymerization, initiated with calcium and mag-
nesium acetylacetonates was conducted. The obtained re-
sults are showed in TABLE 1, entry 1-2.
When we used Mg(acac)?2 as initiator, we obtained polymer
with yield about 70% and with relatively small molecular
weight. At GPC graph beside of PTMC general signal, we
observed presence of olygomeric fraction - about 30% of
total obtained products. When Ca(acac), was as initiator,
obtained oligomeric fraction was significantly smaller and
not exceeded several percents. Unfortunately in polymeri-
zation conducted with this initiator it is impossible to obtain
poly(TMC) with very high molecular weight which can en-
sure good mechanical properties.
TMC polymerization with zinc, iron and zirconium
acetylacetonates
We carried out series of TMC polymerizations with
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Mg(acac)2

1:800

72

56.5

1.5

0.54

Ca(acac):

1:800

99

80.8

1.6

0.62

Fe(acac)s

1:400

97

39.6

2.0

0.88

1:400

98

8.8

40.0

1.8

0.32

1:800

96

93.0

78.3

1.9

1.12

1:800

98

9.3

80.0

2.0

0.38

1:1500

96

75.0

146.9

2.2

0.96

1:1500

97

11.2

148.4

1.9

0.38

Zn(acac)z

1:800

98

98.2

80.0

1.6

1.05

1:800

98

64.0

80.0

1.7

0.88

1:1500

97

125.1

148.4

1.6

1.18 -12.1

1:1500

98

115.4

149.9

1.7

1.00 -12.5

1:2000

1.5

97

195.1

197.9

1.8

1.98 -12.3

3 |/M — molecular ratio initiator : monomer;
” M, - Molecular weight determined
standards);

9 M, = Molecular weight calculated theoretically;

from GPC

Y Mw/Mn — polydispersity index
(styrene  standards):® in CH2Clz at 25°C with polymer concentration 2g/L;
glass transition temperature [ CJ;

determined from GPC (styrene

TABELA 1. Polimeryzacja trimetylenoweglanu TMC prowadzona w stopie w temperaturze 110°C.
TABLE 1. Polymerization of trimethylene carbonate, TMC in bulk at 110°C.

Ca(acac), powstata frakcja oligomeryczna byta znacznie
mniejsza i nie przekraczata kilku procent. Jednak z udzia-
tem tego inicjatora nie mozna byto uzyskaé¢ poli(TMC) o
wystarczajgco wysokich masach czgsteczkowych zapew-
niajacych dobre wtasnosci mechaniczne temu materiatowi.

Polimeryzacja TMC z udziatem acetylacetonianéw cyn-
ku, zelaza i cyrkonu

Stosujac acetylacetoniany cynku, zelaza i cyrkonu, z
zachowaniem stosunku molowego monomer/inicjator jak 1:
800 przeprowadzono w temperaturze 110°C serie polime-
ryzacji TMC. RYSUNEK 1 przedstawia zaleznos¢ pomie-
dzy czasem prowadzenia polimeryzacji, a konwersjg TMC.
W wypadku zastosowania wszystkich wybranych komplek-
séw wydajnosé polimeryzacji siegata 100%. W obecnosci
Zr(acac), i Fe(acac), szybkosci prowadzonych reakcji byty
zblizone do siebie. Gdy inicjatorem byt Zn(acac), reakcja
przebiegata nieporownywalnie szybciej. Zalezno$¢ wzrostu
masy czasteczkowej od postepu tej reakcji przedstawiono
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RYS. 1. Zaleznos$¢ pomiedzy konwersja TMC a
czasem polimeryzacji prowadzonej w 110°C.
FIG. 1. Conversion of TMC as a function of time
of polymerization conducted at 110°C.

monomer/initiator ratio as 1:800 at 110°C and zinc, iron and
zirconium acetylacetonates as initiators. FIGURE 1 shows
dependence of polymerization time on TMC conversion. In
all cases, for usage of all selected initiators polymerization
yield reached 100 %. At present Zr(acac), and Fe(acac),
ratio of conducted reactions was similar. When polymeriza-
tion was initiated with Zn(acac),, polymerization ratio was
incomparabye higher.

The dependence of molecular weight increases with the
conversion at FIGURE 2 was shown. When we used iron
(Il and zinc (1) acetylacetonates, this dependence was
directly proportional. Obtained poly(TMC) possessed a lit-
tle higher molecular weights (GPC measurements) than
calculated theoretically, for the polymer chain propagation
on the one growth center. Applying zinc and iron
acetylacetonates and changing a initiator content as a re-
action time, a number of TMC polymerization were carried
out. We pictured obtained data on the TABLE 1. Atthe higher
initiator / monomer molar ratios and shorter reaction times
the molecular weights of obtained polymers were higher
than theoretical for both initiators (TABLE 1. entry 1,3,7). At
smaller initiator contents, only polymers obtained with
Zn(acac), usage possessed a molecular weight similar to
the expected. (TABLE 1, entry 5,9,11). Above, over reac-
tion time necessary to reach TMC conversion at about 96-
97%, we observed molecular weight increase of obtained
polymers. this phenomenon was specially dramatic for po-
lymerization conducted with ferrous initiator (TABLE 1, en-
try 4, 6, 8). The observed influence of reaction time elonga-
tion on the molecular weight is unquestionable connected
with the thermal degradation of formed polymer.

DTMC polymerization initiated with zinc and iron
acetylacetonates

Zinc (1) and iron (l1l) acetylacetonates were applied as
initiators of DTMC polymerization. This reaction was con-
ducted at bulk, at 130°C with initiator / monomer molar ratio
as 1:800 too. The polymerization course were shown on
FIGURES 3 and 4.

The DTMC polymerization ratio was significantly smaller
than the TMC polymerizations ratio, earlier showed. Ob-
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RYS. 2. Zaleznos¢ pomiedzy ciezarem

czasteczkowym otrzymywanego PTMC, a
stopniem konwersji monomeru podczas
polimeryzacji prowadzonej w 110°C.
FIG. 2. Relationship between M_ of obtained PTMC
and the degree of monomer conversion in
polymerization conducted at 110°C.

na RYSUNKU 2. Gdy incjatorami byty acetylacetoniany
zelaza (1) i cynku (1) zaleznosé€ ta byta prostoliniowa. Otrzy-
mane masy czasteczkowe (pomiary GPC) sag nieco wyzsze
od teoretycznych liczonych dla propagacji faricucha na jed-
nym centrum wzrostu. Wykorzystujac jako inicjator acety-
lacetoniany cynku i zelaza przeprowadzono szereg polime-
ryzacji TMC, zmieniajgc stezenia zastosowanego inicjato-
ra, jak i czasy trwania reakcji. Otrzymane wyniki ilustruje
TABELA 1. Przy wyzszych stosunkach molowych inicjator
/ monomer i krétszych czasach reakcji, otrzymano polime-
ry 0 masach czasteczkowych wyzszych od zaktadanych,
dla obu inicjatorow (TABELA 1 nr 1, 3, 7). Przy nizszych
zawartosciach inicjatora tylko polimery otrzymane z udzia-
tem Zn(acac)4 charakteryzowaty sie masg czgsteczkowg
niezbyt roznigca sie od oczekiwanej (Tabela 1, nr5, 9, 11).
Powyzej czasu reakcji koniecznego dla osiagniecia konwer-
sji TMC 96-97%, zaobserwowalismy spadek masy czastecz-
kowej otrzymywanego polimeru. Zjawisko to byto szczegél-
nie dramatyczne w wypadku zastosowania inicjatora zela-
zowego (TABELA 1, nr 4, 6, 8). Obserwowany wpltyw wy-
dtuzenia czasu reakcji na mase czasteczkowa jest niewat-
pliwie zwigzany z degradacjg termiczng tworzgcego sie po-
limeru.

Polimeryzacja DTMC inicjowana acetylacetonianami
cynku i zelaza

Stosujgc acetylacetoniany cynku (ll) i zelaza (Ill) jako
inicjatory przeprowadzono polimeryzacje DTMC. Reakcje
prowadzono roéwniez w stopie, przy stosunku molarnym ini-
cjator/monomer réwnym 1:800, w temperaturze nieduzo
wyzszej od temperatury topnienia monomeru tj. w 130°C.
Przebieg prowadzonych polimeryzacji ilustrujg RYSUNKI
3,4.

Szybkos¢ polimeryzacji DTMC jest znacznie mniejsza w
poréwnaniu do szybkosci przedstawionej wczesniej polime-
ryzacji TMC. Otrzymywane masy czasteczkowe (wartosci
otrzymane z GPC z uzyciem wzorcow polistyrenowych) byty
ponad dwukrotnie nizsze od teoretycznej wyliczonej sred-
niej liczbowej masy czasteczkowej (RYSUNEK 4).
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FIG. 3. Conversion of DTMC as a function of time
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tained polymer molecular weights (values from GPC meas-
urement based on the polystyrene standards) were above
two times smaller than theoretically calculated (FIGURE
4).
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Streszczenie

Opracowano proces indukowania wtasnosci
nadsprezystych pierscieni i sprezyn do klinicznego
modelowania czaszki u dzieci z kraniostenozg. Zdol-
nos¢ do nadsprezystego odksztatcania pierscieni uzy-
skano na drodze starzenia uksztattowanych pierscie-
ni wywotujacego istotne umocnienie wskutek wydzie-
lania koherentnych czastek Ni,Ti,. Charakterystyka
odksztatcania pierscienia do elipsy i powr6t do stanu
poczatkowego wykazuje, ze zachodzi ono przy stalej
sile.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004),36-39]

Wstep

Stopy NiTi staly sie waznym materiatem, ktéry umozli-
wia rozwigzanie szerokiego zakresu technicznych i konstruk-
cyjnych probleméw zwigzanych z miniaturyzacjg medycz-
nych urzadzen i oferuje mniej inwazyjne i mniej trauma-
tyczne procedury medyczne [1].

Ostatnie osiggniecia w technologiach wytwarzania wy-
robéw medycznych ze stopdw z pamiecig ksztattu i nad-
sprezystoscia oraz ich wykorzystanie w zastosowaniach
medycznych potwierdzajg szybki rozwoj w tej dziedzinie [2].
Podstawowym zatozeniem przy zastosowaniu elementéw
nadsprezystych jest wykorzystanie statej sity dziatajacej w
szerokim zakresie odksztatcen. Na krzywych histerezy nad-
sprezystej stopéw NiTi podczas obcigzania i odcigzania
wystepuje plateau naprezen. Stala sita dziatajgca podczas
odcigzania moze by¢ wykorzystana do dystrakcji kosci [ 3].

W tej pracy przedstawiono proces ksztattowania nadspre-
zystych pierscieni i sprezyn z drutdéw NiTi, ktére wykorzy-
stano w badaniach klinicznych modelowania sklepienia
czaszki u dzieci z kraniostenoza.

Materiat i metody badan

Badania prowadzono na dwdch rodzajach komercyjnie
dostepnych drutéw. W pierwszym stadium do badan uzyto
nadsprezyste druty o srednicach 0,8; 1,0i 1,2 mm dostar-
czone przez firme SMATEC. Rozciggajace sprezyny w
ksztalcie U i W jak réwniez pierscienie o réznych $redni-
cach (60-90 mm) byly formowane przez Sciskanie z pro-
stych nadsprezystych drutéw. Pomiary siti odksztatcen spre-
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Abstract

The process of induction the superelastic proper-
ties of rings and springs for clinical modelling of the
skull in children with craniostenosis has been worked
out. Superelastic properties of the rings were induced
in the process of ageing of the already formed rings
that caused significant hardening as a result of the
precipitation/liberation of coherent Ni, Ti, particles. The
deformation of the ring to its elliptic shape and the
release of this deformation proceed at constant force.
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 36-39]

Introduction

NiTi alloys have become an important material that makes
it possible to overcome a wide range of technical and con-
structional problems related to the miniaturisation of medi-
cal devices and offers less invasive, and therefore less trau-
matic medical procedures [1].

The latest achievements connected with the technolo-
gies used to produce medical equipment out of shape
memory and superelastic alloys confirm that rapid progress
in this field is being made [2]. The fundamental condition
while using superelastic elements is a constant force oper-
ating within a wide range of deformations. During loading
and unloading, on the curves of the superelastic histeresis
of NiTi alloys we can observe the stress plateau. This con-
stant force that operates during stress releasing may be
used for bone distraction [3].

This study presents the process of forming out the
superelastic rings and springs of NiTi wire that has been
used in clinical research of modelling the cranial vault in
children with craniostenosis.

Material and experimental
methods

The studies were carried out on two kinds of wire avail-
able on the market. At the first stage of the studies
superelastic wires of 0.8, 1.0 and 1.2 mm diameter pro-
vided by SMATEC were used. The U-and W-shaped ex-
pansion springs as well as rings of different diameters (60-
90 mm) were formed by compression from straight
superelastic wire. The measurements of forces and defor-



zyn podczas zginania i odcigzania byly rejestrowane na
skomputeryzowanym stanowisku pomiarowym i przedsta-
wione jako wykresy zaleznosci sity od przemieszczenia. W
drugim stadium badan zostaty uzyte druty NiTi o Srednicy
1,0 mm dostarczone z AMT (Belgia) w stanie wyzarzonym.
Skfad chemiczny tych drutéw byt nastepujacy: 51,02%at.Ni;
48,71%at.Ti; 0,12%at.Al.; 0,14%at.Si. Przygotowane spre-
zyny i pierscienie przed implantacja poddano pasywacji w
autoklawie, w parze wodnej, w temperaturze 130°C przez
30 minut. Struktura otrzymanej warstwy TiO, o grubosci oko-
to 4 nm byta amorficzna, co potwierdzono badaniami HREM.

Wyniki
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RYS. 1. Krzywe naprezenie-odksztatcenie w trzech
cyklach odksztatcania supersprezystego drutu o
Srednicy 0,8 mm.

FIG. 1. Stress-strain curves for the three cycles
of loading-unloading of the superelastic wire with
the diameter of 0.8 mm.

Nadsprezyste sprezyny

Nadsprezyste wtasciwosci drutdw SMATEC na krzywych
rozciggania naprezenie-odksztalcenie przedstawiono na
RYSUNKU 1. Charakterystyke sprezystego zachowania
podczas obcigzania i odcigzania sprezyny w ksztalcie W
pokazano na RYSUNKU 2.

Sprezyny byly formowane z drutu o srednicy 1,0 mm.
Dwie krzywe uzyskano odpowiednio w temperaturze po-
kojowej i w 37°C, ktéra moze by¢ odnoszona do temperatu-
ry ciala pacjenta. Dlugos¢ drutu, ktéra odpowiada obwodo-
wi sprezyn W wynosita 40 mm. Mozliwo$¢ wydtuzania kosci
z uzyciem nadsprezystych dystraktoréw byta experymen-
talnie sprawdzona na mtodych $winiach [4, 5].
Nadsprezyste pierscienie

Pierscienie formowane z nadsprezystych drutéw byty
spawane wigzkg laserowa. Ich sprezyste charakterystyki
podczas obcigzania i odcigzania, ktére uzyskano podczas
zginania pierscienia do elipsy nie wykazuja typowego pla-
teau sity lecz raczej liniowg zalezno$¢ pomiedzy nieznacz-
nym nachyleniem i strzatkg ugiecia. Dla uzyskania Scisle
nadsprezystego zachowania ugiecia pierscien-elipsa opra-
cowano nowa metode indukowania nadsprezystosci pier-
Scieni. W tym celu pierscienie byly formowane z catkowicie
wyzarzonych prostych drutéw w stanie fazy macierzyste;.
Deformacja drutu w stanie wyzarzonym powodowata indu-
kowanie stabilnego martenzytu i trwatego odksztatcenia po
odcigzeniu. Wynik testu rozciggania jako krzywa napreze-
nie-odksztatcenie przedstawiono na RYSUNKU 3. Uksztat-
towane pierscienie byty zgrzewane oporowo i starzone w

mations of springs taken during bending and unloading were
recorded at a computerised measuring point and presented
in the form of a graph showing the relation between force
and displacement. At the second stage of the studies the
annealed NiTi wire of 1.0 mm diameter delivered by AMT
(Belgium) was used. Chemical composition of this wire was
as follows: 51.02%at.Ni, 48.71%at.Ti, 0.12 %at. Al,
0.14%at.Si. Before implantation the springs and rings had
undergone the passivity in an autoclave in water vapour at
1300C for 30 min. The structure of the obtained TiO, layer,
about 4 nm thick, was amorphous, which was confirmed by
HREM examination.

Results
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RYS. 2. Wptyw temperatury na sprezyste
wiasciwosci sprezyny w ksztalcie W podczas
obcigzania i odcigzania.

FIG. 2. The influence of temperature on the
elasticity of W-shaped spring during loading and
unloading.

Superelastic springs

Superelastic properties of the SMATEC wire in tension
stress-strain curves is shown in FIG. 1. The bending tests
of the wire also show a force plateau, which is a character-
istic feature of superelasticity. The characteristic of the elastic
behaviour during loading and unloading of W -shape springs
is shown in FIG. 2.

The spring was formed from the wire of 1.0 mm in diam-
eter. The two curves were obtained for room temperature
and the temperature of 37°C, respectively; the latter may
be related to the patient's body temperature. The length of
the wire which corresponds to the perimeter of the W -
springs was 40 mm.

The possibility of bone elongation with the use of
superelastic springs was experimentally proved on young
pigs [4, 5].

Superelastic rings

The rings formed from the superelastic wire were welded
with the use of a laser beam. Their elastic characteristic
during loading-unloading which was obtained when the ring
was flattened to an ellipse does not show the presence of a
typical force plateau but rather a linear relationship between
force and deflection with a insignificant slope to the deflec-
tion axis. In order to obtain typical superelastic properties of
the ring U ellipse deflection a new method of superelastic
induction for the rings was worked out. For this reason the
rings were formed from straight wire fully annealed in the
parent phase. The deformation of the wire in its annealed
state caused the induction of stable martensite and perma-

MATERIALOW
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optymalnej temperaturze iczasie. Starzenie pierscieni spo-
wodowato umocnienie fazy macierzystej poprzez wydzie-
lenia koherentej fazy Ni,Ti, . W konsekwencji materiat pod-
czas odksztatcania wykazuje nadsprezyste zachowanie z
wyréwnanym plateau sity przedstawionym na RYSUNKU 4
dla pierscieni o réznych $srednicach. Jak mozna zauwazy¢
plateau sity obniza sie ze wzrostem Srednicy pierscieni.
Kliniczne uzycie nadsprezystych pierscieni i sprezyn
w kranioplastyce

Powiekszanie i modelowanie sklepienia czaszki przez
dystrakcje kosci z uzyciem nadsprezystych pierscieni lub
sprezyn wykonano w Szpitalu Chirurgii Plastycznej w Pola-
nicy. Sprezyny lub pierscienie zaktadano na modelowane
sklepienie czaszki po rozcieciu przedwczesnie zarosnietych
szwow czaszkowych. Pozytywne rezultaty operacji przepro-
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RYS. 3. Krzywa naprezenie-odksztatcenie drutu
w stanie wyjsciowym.

FIG. 3. Stress-strain curve of the wire in the initial
state.

wadzonych z uzyciem supersprezystych sprezynek lub pier-
Scieni przedstawiono na RYS. 5.

WhniosKki

- Badania kliniczne potwierdzity mozliwos$¢ zastosowania
nadsprezystych pierscieni i sprezyn w kranioplastyce.

RYS. 5. llustracja uzycia nadsprezystych
sprezynek i pierscieni w kranioplastyce.

FIG. 5. Application of superelastic springs and
rings in cranioplasty.

nent deformation after unloading. The results of the stretch-
ing test in the form of a stress strain curve is shown in FIG.3.
The rings underwent resistance welding and then ageing at
optimal temperature and time. The ageing of rings resulted
in hardening the parent phase by the precipitation of the
coherent Ni,Ti, phase. As a consequence during deforma-
tion the parent phase exhibits the superelastic behaviour
with a clear force plateau shown in FIG.4 for rings of differ-
entdiameters. As one can see, the force plateau is lowered
while the diameter increases.
Clinical use of superelastic springs and rings in cranio-
plasty

Clinical modelling and cranial correction obtained by cra-
nial bone distraction with the use of superelastic springs
and rings were carried out in the Hospital of Plastic Surgery
in Polanica. Spring or rings were applied onto the cranial
vault while it was being modelled after cutting of the
craniostosis. Positive results of the operations carried out
with the use of the superelastic springs and rings can be
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RYS. 4. Nadsprezyste zachowanie pierscieni o
réznych Srednicach podczas ugiecia pierscienia
do elipsy i powrotu do pierwotnego ksztattu.
FIG. 4. Superelastic behaviour of the rings of
different diameters by deflection the ring to
elliptic shape and their reversion to previous ring
shape.

seenin FIG. 5.

Conclusions

- Clinical research confirmed the possibility of applying
superelastic rings and springs in cranioplasty.

- Superelastic springs and rings deformed by bending ef-
fects operate with constant force in the desired displace-
ment range.

- A new method of forming superelastic rings was worked
out using precipitation hardening of the rings previously
formed out of the NiTi wire with a higher nickel composition
when compared with the equiatomic composition.
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- Nadsprezyste pierscienie i sprezyny deformowane przez
zginanie dziataja ze stalg sitg w pozgdanym zakresie od-
ksztatcen.

- Opracowano nowg metode przygotowania nadsprezystych.
pierscieni z uzyciem umocnienia wydzieleniowego wstep-
nie ksztattowanych drutéw NiTi o wyzszej zawartosci niklu
niz w stanie réwnoatomowym.
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[Inzynieria Biomateriatéw, 38-43, (2004), 39-41]

Wstep

Uzyskanie materiatlu odpowiedniego do stworzenia tréj-
wymiarowego nosnika dla zywych komoérek i jego wykorzy-
stanie w inzynierii tkankowej jest celem wielu aktualnie pro-
wadzonych badan. Wiadomo, ze materiat taki powinien
umozliwia¢ przyleganie, odpowiedni wzrost, proliferacje i
r6znicowanie komorek. Duze zainteresowanie budzg no-
Sniki ceramiczne oparte na weglanie wapnia. Z pierwszych
préb wykonanych zaréwno na materiatach naturalnych be-
dacych aragonitowymi szkieletami koralowcéw madrepo-
rowych, jak i syntetycznie otrzymanych materiatach kalcy-
towych wynika, ze sa one nie tylko biozgodne i resorbowal-
ne, ale rowniez bardzo dobrze tolerowane przez tkanke
kostna [1-3]. Obecnie mozliwe jest uzyskanie wysokoporo-
watych tworzyw kalcytowych w postaci pianek o réznej po-
rowatosci i wielkosci poréw. Taka tekstura biomateriatu
umozliwi tatwe zasiedlenie nosnika komérkami, a w warun-
kach invivo takze powstanie odzywczych naczynh krwiono-
Snych [4].

Celem niniejszej pracy byto zbadanie zachowania sie
komorek w kontakcie z wybranymi biomateriatami ceramicz-
nymi. W doswiadczeniu uzyto kilku odmian materiatow kal-
cytowych o réznej porowatosci i roznym udziale procento-
wym weglanu wapnia. Badano wptyw tych materiatow na
ludzkie komdrki (fibroblasty i osteoblasty) w hodowli in vi-
tro.

Materiaty i metody

Wszystkie uzyte do doswiadczen materialy kalcytowe
zostaty wytworzone w Zaktadzie Badawczo-Produkcyjnym
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Introduction

There is a growing interest in three dimensional scaf-
folds for transplantation of viable cells. It is well known that
the material which could serve as a scaffold should allow
for adherence, growth, proliferation and differentiation of the
cells growth. One of the candidate materials are ceramic
scaffolds based upon calcium carbonate.

The first studies of natural materials and artificially ob-
tained calcium carbonate show that both of them are not
only biocompatible and resorbable but well tolerated by the
bone tissue as well [1-3]. It is now possible to obtain greater
porosity calcium carbonate materials in a form of sponge
with variable porosity and size of individual pores. Such a
structure of the biomaterial allows easy inhabitation of cells
within the scaffold allowing also for development of blood
vessel [4].

The purpose of the study presented here was to eluci-
date the behavior of human cells in contact with different
calcium carbonate materials. Five biomaterials with differ-
ent porosity and different content of calcium carbonate were
used in to determine their influence on human cells
(fibroblasts and osteoblasts) culture in vitro.

Materials and methods

All calcite materials were made in Institute of Glass and
Ceramics in Warsaw. Calcites of five types, each having
different porosity and size were used. In addition materials
varied in pore structure. Specification of the materials
presents as follows: 2 calcites profiles (material "1" - 99%
CaCO,;+1% LiF; material "2" - 95% CaCO,+5% LiF) and 3
in the form of sponge (material "3" - 95% CaCO,+5% LiF;
material "4" - 99% CaCO,+1% LiF; material "5" - 99%
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doswiadczen uzyto 5 rodzajow tworzyw réznigcych sie m.
in. porowatoscig i wielkoscig porow: 2 w formie ksztattek
prasowanych (materiat "1" - 99% CaCO,+1% LiF; materiat
"2" - 95% CaCO,+5% LiF) oraz 3 w postaci pianek (mate-
riat"3" - 95% CaCO, + 5% LiF; materiat "4" - 99% CaCO,+1%
LiF; materiat "5" - 99% CaCO,+1% LiF. Materiaty "4" i "5"
réznity sie sposobem przygotowania).

Wszystkie doswiadczenia prowadzono w standardowych
24-studzienkowych piytkach polistyrenowych do hodowli
komérkowych. Jako pozywke hodowlang uzyto roztworu
DMEM z dodatkiem 10% ptodowej surowicy bydlecej (FBS),
L-glutaminy (2mM) i antybiotyku (1%). Pozywka do hodow-
li osteoblastéw dodatkowo zawierata witamine C. Hodowle
prowadzono w inkubatorze zapewniajacym statg tempera-
ture (37°C), wysoka wilgotnos¢ (90%) oraz atmosfere 5%
CO,. W grupie kontrolnej komérki hodowano na standardo-
wym podiozu do hodowli komérkowych. Przeprowadzono
2 dos$wiadczenia:

1) Badano réwnolegle wptyw 5 wybranych materiatow kal-
cytowych na hodowle fibroblastéw i osteoblastow. Materia-
ty przyklejono acetonem do dna studzienek i wysiano na
nie komérki. W czasie eksperymentu prowadzono obser-
wacje morfologiczne w odwréconym mikroskopie (Nikon
Eclipse TE 2000-U), zas$ po 9 dniach hodowli wykonano
test aktywnosci mitochondrialnej komérek (XTT) oraz bar-
wienie fioletem krystalicznym (FK).

2) Wybrano prébki tworzyw kalcytowych w postaci pianek
oznaczone "3", "4" i"5". Probki zalano buforowang pozyw-
ka (HEPES) i wytrzgsano w celu usuniecia powietrza za-
mknietego w porach materiatu. Nastepnie usunieto pozyw-
ke i na tak przygotowanych podtozach wysiano komorki.
Po 3 dniach pozywke wymieniono. W czasie eksperymentu
prowadzono obserwacje morfologiczne, a nastepnie wyko-
nano test XTT oraz FK. Celem uwidocznienia komdrek w
porach materiatu do doswiadczenia uzyto osteoblastow
zabarwionych fluorescencyjnie (CFSE).

Doswiadczenie 2
Experiment 2

Doswiadczenie 1
Experiment 1

VIELIESH Fibroblasty | Osteoblasty ngiﬁ)?r:z%txe

Materials §=
Fibroblasts | Osteoblasts Osteoblasts
FK XTT A

(% kontroli) / (% of control)
10,02
3,10
14,67 115,91
21,18 18,26
149,40 269,24

TABELA 1. Wyniki przeprowadzonych
doswiadczen. Wartosci sg przedstawione w
procentach w stosunku do kontroli.

TABLE. 1 Results of the experiments. The values

CaCO,+1% LiF were used. The materials "4" and "5" had a
different kind of preparation).

All experiments were prepared in a standard polystyrene,
24-wells culture plates. The cells were cultured in DMEM
modified with 10% fatal bovine serum (FBS), L-glutamine
(2nM), antibiotic (1%), at standard conditions (37°C, 5% CO,
in humidified atmosphere). The culture of osteoblasts me-
dium was supplemented with L-ascorbic acid. Simultane-
ously the control cells were seeded on the standard poly-
styrene cell culture surface.

The experiment consisted of two parts:

1) The influence of the 5 above described biomaterials on
the culture of osteoblasts and fibroblasts was examined.
The cells were seeded on the materials previously attached
to the wells. The cell morphology was examined during the
study using a microscope (Nikon Eclipse TE 2000-U). After
9 days two tests were performed, i.e.: XTT test, which indi-
cates viability of cells in culture and crystal violet staining
(FK).

2) 3 sponge materials ("3", "4" and "5" of the ones described
above) were chosen for further observation. A buffer me-
dium (HEPES) has been poured over the samples. It was
further shaken in order to remove air from the pores of
materials and removed. Cells were then seeded upon such
prepared scaffold. After 3 days the medium was changed.
During that study the cell morphology was observed and
after 9 days two tests were performed (XTT and FK). Fluo-
rescent (CFSE) labeled osteoblasts were used in order to
make observation of the cells in the pores of the materials
possible.

Results

Morphological observation, witch was made during the
first experiment, shows that the majority of the cells were
not spread around the biomaterials. Many cells were dead.
Morphological picture of these cells corresponded with the
characteristic image of apoptotic cells.

In the second experiment, were plates with biomaterials
were shaken, the morphological observation shown much
fewer cells around the material "3" as compared to the con-
trol. The cells were not spread. On the contrary, there were
a lot of cells spread in the contact with material "5". The
CFSE labeled cells penetrated deeply into the pores of the
materials as visualized in fluorescent microscopy.

Results of the tests are shown in TABLE 1.

Discussion

Results of experiments conducted on chosen calcite
materials, prove that the way the cells are seeded upon the
3D scaffolds, strongly influences behavior of the cells in the
culture. Results of the experiments performed were com-
pared on a basis of the cell amount determined by means
of FK test.

Low cell viability observed in the first experiment, was
most likely caused by a high alkalization of the media and

are shown as a percentage of control.
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entrapment of high amount of the air within pores of the
materials. Change of the methodology of the medium appli-
cation to the material resulting in the air removal and use of
the buffered medium positively influenced cell in culture as
can be judged on the basic of cell morphology. Among
calcite materials used in the study, the "5-th" ones seems
the most promising (the highest number of cells present on
its surface, the best spreading and adherence of the cells).
It should be mentioned that low XTT test results may indi-
cate handicapped mitochondrial activity of the cells or the
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W czasie obserwacji morfologicznych prowadzonych
podczas pierwszego doswiadczenia stwierdzono, ze wigk-
szos$¢ komorek nie rozptaszcza sie w kontakcie z biomate-
I riatami, duza ich cze$¢ byta martwa. Obraz morfologiczny

‘ ) czesci komoérek odpowiadat zmianom zachodzacym w pro-



cesie apoptozy.

W dos$wiadczeniu drugim, w ktérym zastosowano wy-
trzgsanie ptytek z biomateriatami, w czasie obserwacji mi-
kroskopowych stwierdzono, ze w otoczeniu materiatu "3"
komorki nie rozptaszczajg sie i jest ich duzo mniej niz w
kontroli. Na materiale "5" byto duzo rozptaszczonych ko-
morek. W mikroskopie fluorescencyjnym uwidoczniono za-
barwione CFSE komdrki w porach materiatu.

Wyniki wszystkich przeprowadzonych testéw zostaly
przedstawione w TABELI 1.

Dyskusja i wnioski

Wyniki badan prowadzonych na wybranych tworzywach
kalcytowych udowadniaja, ze sposéb przesycania trojwy-
miarowego rusztowaniu medium hodowlanym ma istotny
wptyw na odpowiedz komérek w hodowli. Podstawa poréw-
nania otrzymanych wynikéw byta liczebno$¢ komaérek okre-
Slona na podstawie wyniku testu FK. Niska przezywalnos¢
komérek zaobserwowana w pierwszym doswiadczeniu, kto-
re miato charakter wstepny, byta prawdopodobnie spowo-
dowana silng alkalizacjg Srodowiska i zamknieciem duzych
iloSci powietrza wewnatrz poréw materiatu. Z obserwaciji
morfologii komorek wynika, iz zmiana sposobu osadzania
probek umozliwiajgca usuniecie pecherzykéw powietrza,
uzycie innego medium hodowlanego oraz jego wymiana w
trakcie doswiadczenia ma korzystny wptyw na hodowle ko-
moérkowa. Sposrod badanych biomateriatéw kalcytowych
wyraznie wyrdznia sie materiat "5", ktdry moze okazac sie
najlepszym podtozem do hodowli komaorek in vitro (najwyz-
sza liczebno$¢ komorek, najlepsze przyleganie i rozptasz-
czanie sie komorek). Co prawda wyniki testu XTT w popu-
lacji komorek hodowanych na podtozu tego materiatu sg
niskie, co mogtoby wskazywaé na uposledzong aktywnosc¢
mitochondrialng komorek lub tez mniejszg liczbe zywych
komérek pozostajacych w kontakcie z tym materiatem. Nie
zgadza sie to jednak z obrazem morfologicznym wskazuja-
cym na bardzo dobrg tolerancje komorek wzgledem tego
materiatu. Wydaje sie, ze wyniki testu XTT moga by¢ obar-
czone wysokim bledem wynikajgcym z tréjwymiarowej struk-
tury materiatu. Trwajg prace nad dostosowaniem tej meto-
dy do specyficznych warunkéw hodowli w trojwymiarowym
rusztowaniu.

Fluorescencyjne znakowanie komérek w doswiadczeniu
drugim umozliwito obserwacje ich wnikania do wnetrza pré-
bek kalcytowych. Potwierdza to skuteczno$c¢ zastosowanej
techniki osadzania komérek w tréjwymiarowym rusztowa-
niu ceramicznym.

Przedstawione tu wyniki sa bardzo zachecajace, maja
jednak wstepny charakter i wymagaja potwierdzenia. Pla-
nuje sie dalsze prace nad oceng biomateriatdw kalcyto-
wych jako potencjalnych nosnikéw dla komérek w inzynierii
tkankowe;j.
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lower number of viable cells in contact with the material.

However, it is accompanied by a good spreading of cellsin e e e e @ © ©

contact with the material as visualized under the microscope.
This would indicate a good biocompatibility of this calcite
material XTT test results might be misleading as a conse-
quence of the 3D structure of the material. XTT method is
now being adjusted to the specific condition of the 3D scaf-
folds.

Fluorescent labeling of the cells in the second experi-
ment allowed their observation upon the entry inside calcite
samples. It proves that the seeding method used in the sec-
ond experiment enables cell migration into 3D ceramic scaf-
folds.

The results presented seems promising. They are how-
ever only preliminary and further works on the valuation of
the calcite biomaterials as potential scaffolds in the tissue
engineering will be conducted.
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Streszczenie

Przeprowadzono charakterystyke mikrostruktury,
wihasciwosci mikromechanicznych

i tribologicznych tytanu technicznego oraz stopu
Ti-6Al-4V po azotowaniu w warunkach wytadowania
jarzeniowego. Badania cienkich folii, wykonanych z
przekrojow poprzecznych, przeprowadzone za pomo-
cag analitycznej transmisyjnej mikroskopii elektrono-
wej wykazaly zlozong mikrostrukture warstw azoto-
wanych wytworzonych na obu materiatach. Zewnetrz-
na strefa d-TiN charakteryzowata sie nanokrystalicz-
ng strukturg. Azotowanie jarzeniowe istotnie zwiek-
sza mikrotwardos$¢ i odpornos¢ na zuzycie przez tar-
cie badanych materiatéw.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 42-44]

Wprowadzenie

Stosowanie tytanu i jego stopéw w medycynie jest ogra-
niczone ze wzgledu na mozliwos¢ przechodzenia pierwiast-
kéw wechodzacych wich sktad do otaczajgcego srodowiska
biologicznego oraz wzglednie matg odpornoscia na zuzy-
cie przez tarcie. Z tego wzgledu materiaty te sg poddawane
obrébkom powierzchniowym [1]. Azotowanie jarzeniowe
umozliwia wytwarzanie warstw powierzchniowych o kon-
trolowanej mikrostrukturze [2].

Celem badan byta korelacja wtasciwosci mikromecha-
nicznych i tribologicznych z mikro/nanostrukturg dyfuzyjnych
warstw azotowanych wytworzonych w warunkach wytado-
wania jarzeniowego na tytanie technicznym (cp Ti) oraz sto-
pie Ti-6Al-4V.

Materiat i metodyka badan

Badania przeprowadzono na tytanie technicznym (cp Ti)
i dwufazowym (a+b) stopie Ti-6Al-4V. Materiaty do badan,
dostarczone w stanie wyzarzonym (700°C/2h), poddano
nastepnie azotowaniu w warunkach wytadowania jarzenio-
wego. Proces prowadzono w czasie 4 godzin w atmosferze
czystego azotu przy cisnieniu 4 hPa w temperaturze 900°C.

Badania mikrostruktury przeprowadzono przy uzyciu
mikroskopii Swietlnej (LM), skaningowej oraz analitycznej
transmisyjnej mikroskopii elektronowej (SEM, TEM). Anali-
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Abstract

The microstructure as well as micro-mechanical
and tribological properties of the cp Ti and Ti-6Al-4V
alloy after nitriding under glow discharge have been
examined. Transmission electron microscopy investi-
gation of cross-section thin foils revealed a complex
microstructure of the nitrided multilayers formed on
both materials. The outermost d-TiN sublayers were
nanocrystalline. Nitriding under glow discharge sig-
nificantly improved microhardness and wear resist-
ance of both alloy.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 42-44]

Introduction

The application of titanium and its alloys as biomaterials
is limited by the release of elements into the surrounding
cells ortissues in biological environment and relatively poor
wear resistance, therefore their surface treatmentis required
[1]. Nitriding under glow discharge allows for formation of
layers with sophisticated shapes and controlled microstruc-
ture [2].

The goal of this study was to correlate the micro-me-
chanical and tribological properties of the nitrided layer
formed by diffusion under a glow discharge on the cp Ti
and Ti-6Al-4V alloy with their micro/nanostructure.

Materials and methods

The investigation was performed on commercially pure
titanium (cp Ti) and on two phase (a+b) alloy, Ti-6Al-4V.
Delivered as mill annealed (700°C/2h) materials were sub-
sequently nitrided under a glow discharge during 4h at 900°C
in a nitrogen atmosphere with a pressure of 4 hPa.

The microstructural analyses were performed by light
microscopy (LM), scanning electron microscopy (SEM) and
analytical transmission electron microscopy (TEM). Analyti-
cal TEM includes energy dispersive X-ray spectrometry
(EDS) and electron energy-loss spectrometry (EELS). Phase
identification was performed by means of electron diffrac-
tion and EDS. The diffraction patterns were interpreted with
the JEMS [3] software.

The microhardness and Young's modulus were meas-



tyczna TEM obejmowata spektroskopie promieniowania
rentgenowskiego z dyspersja energii (EDS) i spektrosko-
pie strat energii elektronéw przechodzacych przez probke i
nieulegajacych ugieciu (EELS). Identyfikacje fazowg prze-
prowadzono metodami selektywnej dyfrakcji elektronéw
oraz EDS. Do interpretacji dyfraktogramoéw elektronowych
stosowano program komputerowy JEMS [3].

Pomiary mikrotwardosci i modutu Younga przeprowadzo-
no na przekrojach poprzecznych prébek za pomoca urza-
dzenia Micro Combi Tester (MCT) firmy CSEM Instruments
stosujac wglebnik Vickers'a. Badania odpornosci na zuzy-
cie przez tarcie wykonano za pomoca tribotestera typu "kula-
tarcza" stosujac kule Al,O,. Szczegoty eksperymentu po-
dano w pracach [4, 5].

Wyniki i dyskusja badan

Grubos¢ warstw azotowanych oszacowana przy uzyciu
LM na probkach z przekroju poprzecznego wynosita ok. 30
pum (dla cp Ti) i od ok. 130 do ok. 200 um (dla stopu Ti-6Al-
4V) (RYS. 1a, b). Jednak w przypadku stopu Ti-6Al-4V zmia-
ny mikrostruktury wywotane azotowaniem obserwowano w
niewielkich obszarach nawet w odlegtosci 750 um od po-
wierzchni (RYS. 1b).

Badania cienkich folii wykonanych z przekroju poprzecz-
nego przeprowadzone za pomoca analitycznej TEM wyka-
zaly zlozong mikrostrukture warstwy azotowanej na obu
materiatach. Typowa mikrostrukture warstwy wytworzonej
na stopie Ti-6Al-4V pokazano na RYSUNKU 2. Zewnetrz-
na, nanokrystaliczna strefa (o grubosci ok. 0,3-0,5 um) zbu-
dowana jest z azotka tytanu d-TiN (faza rownowazna TiN
osbornite, Al). Jako kolejne strefy identyfikowano: Ti,N o
strukturze tetragonalnej przestrzennie centrowanej, Ti,N o
strukturze tetragonalnej prymitywnej, Ti,AIN i sporadycznie
inne fazy. Ostatnig strefe stanowit roztwor staty a(N).

nitrided
layer

~  nitrided
substrate layer

substrate

RYS. 1. Mikrostruktura tytanu technicznego (a) i
stopu Ti-6Al-4V (b) po azotowaniu: warstwa
azotowana oraz podioze; LM - przekrgj
poprzeczny.

FIG. 1. Microstructure of the nitrided cp Ti (a) and
Ti-6Al-4V alloy (b): surface and substrate (bulk);
LM-cross section image.

ured on cross-section samples using Micro Combi Tester
(MCT) of CSEM Instruments with a Vickers' indenter. Fric-
tion wear resistance was tested by means of the "ball-on-
disc" method using a ball of Al,O,. The experimental details
are given in refs. 4, 5.

Results and discussion

The thickness of the surface layers formed on both ma-
terials was measured on the cross-section specimens us-
ing LM as 30 um for cp Ti and varied from about 130 to 200
um for Ti-6Al-4V alloy (FIGS. 1a, b). However, it was ob-
served in the Ti-6Al-4V alloy some areas where the effect
of nitriding is visible up to 750 um (FIG. 1b).

Analytical TEM investigation of the cross section thin foils
revealed a complex microstructure of the nitrided multilayers
formed on both materials. As an example, we present a
microstructure of the layer formed on Ti-6Al-4V only (FIG.2).
Outermost, nanocrystalline sublayer (thickness of 0.3-0.5
um) consists of the d-TiN (equivalent to the TiN osbornite,
fcc). The following sublayers consist of Ti,N tetragonal body
centred, Ti,N tetragonal primitive, Ti,AIN and other minor
phases. The sublayer closest to the underlying bulk mate-
rial is identified as the a(N) solid solution. EELS investiga-
tions show that the a(N) solid solution contain up to 24 at%
nitrogen. The microstructure of the bulk material consists of
the a phase (hcp) platelets with 3 (bcc) matrix.

A relationship between surface treated cp Ti and Ti-6Al-
4V alloy and their micromechanical and tribological proper-
ties was established. It was found that nitrided layers ex-
hibit much better microhardness and wear resistance (FIGS.
3a, b) than those of bulk materials. The nanocrystalline d-
TiN sublayer and Ti,N sublayer significantly improves
microhardness. The result of "ball-on-disc" test shows that
friction coefficient of nitrided layer is 0.13 while for a bulk
material it is 0.4. Wear resistance of Ti-6Al-4V has been
considerably improved by nitriding. The track depth during
wear test was measured as 9.0um in a case of the untreated
material surface, while it was only 0.8um for nitrided mate-
rial. The results show, that the nitriding under glow discharge
is a very effective method for improvement of the mechani-
cal and tribological properties of titanium and its alloys.

Conclusions

1. The nitrided multilayers formed on the cp Ti and Ti-6Al-
4V alloy revealed a complex microstructure. Outermost d-
TiN sublayers are nanocrystalline.

2. The microhardness of the nitrided multilayers is strongly
dependent on their chemical composition and microstruc-

1. N=47 at%
Ti=53 at%

2. N=30 at%
Ti=70 at%

3. N=24 at%
Ti=76 at%

4. N=8 at%
Ti=92 at%

RYS. 2. Mikrostruktura warstwy azotowanej wytworzonej na stopie Ti-6Al-4V, TEM. Kolejnymi cyframi (1,2,3,4)
zaznaczono miejsca analizy zawartosci azotu wykonanej metodg EELS.
FIG. 2. Microstructure of the multilayer formed on Ti-6Al-4V alloy, BF TEM. The results of EELS analysis taken

in areas marked as 1,2,3,4 are attached.
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RYS. 3. Mikrotwardos$¢ warstw azotowanych wytworzonych na tytanie technicznym i stopie Ti-6Al-4V (a) oraz
odpornosc¢ na zuzycie przez tarcie stopu Ti-6Al-4V przed i po azotowaniu (b).

FIG. 3. Microhardness of the nitrided cp Ti and Ti-6Al-4V alloy (a) and frictional wear resistance of the bulk and
nitrided Ti-6Al-4V alloy (b).

Analiza zawartosci azotu w tej warstwie przeprowadzo-
na metoda EELS wykazata, ze roztwor staty a(N) zawiera
do 24% at. azotu. Mikrostruktura podtoza zbudowana jest
z ptytek fazy a(A3) w osnowie fazy R (A2).

Stwierdzono istotny wptyw azotowania jarzeniowego na
whasciwosci mikromechaniczne i tribologiczne badanych
materiatdw. Warstwy azotowane charakteryzujg sie znacz-
nie wiekszg mikrotwardoscia i odpornoscia na zuzycie przez
tarcie niz podtoze (RYS.3a,b). Nanokrystaliczna strefa d-
TiN i strefa Ti,N istotnie zwiekszaja mikrotwardos¢. Wyniki
testu tribologicznego wykazaly, ze wspotczynnik tarcia war-
stwy azotowanej wynosi 0,13, za$ materiatu podfoza - 0,4.
Glebokos¢ wytarcia stopu w stanie dostawy wynosita 9 um,
natomiast stopu po azotowaniu tylko 0,8 um. Mozna wiec
stwierdzi¢, ze azotowanie jarzeniowe jest skuteczng meto-
da poprawy wlasciwosci mechanicznych i tribologicznych
tytanu i jego stopow.

WhniosKi

1. Warstwy azotowane wytworzone na tytanie technicznym
i stopie Ti-6Al-4V charakteryzuja sie ztozong mikrostruktu-
ra. Zewnetrzna strefa d-TiN ma nanokrystaliczng strukture.
2. Mikrotwardos$¢ warstw azotowanych istotnie zalezy od
ich sktadu chemicznego i mikrostruktury. Najwieksza mi-
krotwardo$¢ ma nanokrystaliczna strefa d-TiN.

3. Azotowanie w warunkach wytadowanie jarzeniowego
istotnie poprawia odpornos¢ stopu Ti-6Al-4V na zuzycie
przez tarcie.

Podziekowania

Badania zostaly dofinansowane przez AGH-UST (pro-
jekt nr 10.10.110.427) oraz KBN (projekty nr 4 TO8C 024
24 i PBZ-KBN 082/T08/2002). Autorzy dziekuja Prof. Phi-
lippe-A. Buffat (EPFL) za pomoc w badaniach i cenng dys-
kusje.

ture. The nanocrystalline d-TiN on the top of the Ti,N
sublayers exhibit the higher microhardness.

3. Nitriding under glow discharge significantly improves a
wear resistance of the Ti-6Al-4V alloy.
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[Inzynieria Biomateriatéw, 38-43, (2004), 45-47]

Wprowadzenie

Ws$rdd materiatéw stosowanych w stomatologii zacho-
waweczej istotng role odgrywajg kompozyty na bazie zywic.
Materiaty te gtdwnie przeznaczone sa do wypetniania i od-
budowy ubytkéw zebdéw utraconych przez uraz lub przez
préchnice.

Materiaty te sa utwardzane w wyniku reakcji polimeryza-
cji, ktéra jest egzotermiczna z natury. Niezaleznie od tego,
czy reakcja polimeryzacji inicjowana jest chemicznie czy
poprzez zastosowanie energii ze zrodta zewnetrznego ta-
kiej jak Swiatto niebieskie, efekt koncowy przebiegu reakciji
jest podobny. Dla chemicznie aktywowanych materiatow
utwardzanie rozpoczyna sie po zmieszaniu dwdch past lub
pasty z ptynem. Szybkos$¢ utwardzania jednakowa przez
caly czas powoduje stopniowy wzrost lepkosci. Jednakze
materiaty te majg ograniczony tzw. czas pracy i muszg by¢
umieszczone w przygotowanym ubytku zanim stang sie
mniej przydatne, czyli zaczng traci¢ plastycznos¢. Inaczej
sprawa przedstawia sie jesli chodzi o materialy Swiattoutwar-
dzalne. Dla aktywowanych $wiattem materiatéw kompozy-
towych tylko minimalny wzrost lepkosci ma miejsce przy
umieszczeniu w ubytku, zanim materiat zostanie poddany
ekspozycji Swiattem. P&zniej polimeryzacja biegnie bardzo
szybko. Producenci kompozytéw Swiattoutwardzalnych
moga kontrolowa¢ gtebokos¢ utwardzenia przez zalecanie
stosowania zrédet Swiatta o odpowiedniej intensywnosci i
wyznaczenie czasu ekspozycji wymaganego do osiggnie-
cia wkasciwej gtebokosci utwardzenia. Ta mozliwos¢ utwar-
dzania "na zawotanie" stanowi utatwienie w pracy stomato-
logéw.

Cel pracy

Celem badan byta ocena zmian temperatury podczas
polimeryzacji materiatbw kompozytowych do zastosowan
w stomatologii zachowawczej. Proces polimeryzacji tych
materiatéw zwigzany jest z wydzielaniem znacznych ilosci
ciepta, pochtanianego nastepnie przez twarde tkanki zeba i
przekazywanego do miazgi. Jesli miazga nie jest odpowied-
nio odizolowana to istnieje niebezpieczenstwo miejscowe-
go wzrostu jej temperatury.

EVALUATION

OF THERMAL EFFECTS
DURING THE PROCESS
OF CURING OF
COMPOSITE MATERIALS
FOR APPLICATIONS

IN RESTORATIVE
DENTISTRY

JoAnNNA KARrAS, Lipia Ciotex

INsTITUTE OF GLASS AND CERAMICS, DEPARTMENT OF
BIOMATERIALS,
9, PosTepu ST., 02-676 WARSAW

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 45-47]

Introduction

Dental composite resins are widely used in restorative
dentistry as they are intended for use mainly for filling and
restoration of cavities in teeth, caused by injury or caries.

Composite resins are cured through exothermic polym-
erisation reaction. The final effect of the polymerisation is
similar for both chemical (CA) and blue light-activated (BLA)
composite materials. In chemically activated materials cur-
ing begins after pastes compounds or paste and liquid com-
pounds are mixed. Equal curing rate in time causes the in-
crease of viscosity. But these types of materials have lim-
ited working time and they have to be placed in the cavity
before the plasticity begins to decrease. In the case of BLA
materials the problem is different. Before exposing the ma-
terial to the light a slight increase of viscosity occurs while
the material is being placed in the cavity. Then the polym-
erisation progresses very rapidly. Manufacturers of light-
activated dental materials control the depth of curing by rec-
ommending the intensity and time exposure of the light. The
application of light-activated composites is much easier for
dentists.

Evaluation of thermal effects during the process of cur-
ing of composite materials for restorative dentistry applica-
tions was the purpose of the investigation. Polymerisation
causes high heat emission, absorbed by enamel and den-
tine, and transferred to the dental pulp. If the pulp is not
isolated well its temperature can increase dangerously.

Method and materials

For the temperature measurement the prototypic instru-
ment was manufactured. It consists of the polyethylene pipe
mounted on the fixing part of polyamide block with a hole in
which stainless steel tube with stabilised thermocouple was
placed. The tube is 8mm height, internal diameter is of 4
mm and the wall thickness is of 1 mm. The diameter of
fixing part of the block is of 4 mm and its height is of 2 mm.
Once assembled both elements create a hole for the sam-
ple having 6 mm in height and 4 mm in diameter. In order to
facilitate the removal of the sample after tests, the thermo-
couple has a conic end projecting 1 mm above the base of
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Metoda i materiaty

Wykonano przyrzad, ktéry sktada sie z rurki z polietyle-
nu, ustawionej na bloku z poliamidu, majgcym otwor, w kto-
rym umieszczona jest z nierdzewnej stali rurka zawieraja-
ca stabilizowang termopare. Rurka ma dtugo$¢ 8 mm, we-
wnetrzng $rednice 4 mm i gruboéé $cianki 1 mm. Srednica
czesci ustalajgcej bloku wynosi 4 mm, a wysokos¢é 2 mm.
Po zlozeniu obydwa elementy tworza zagtebienie na préb-
ke 6 mm wysokosci x 4 mm $rednicy. W celu utatwienia
wyjecia prébki po badaniu, termopara ma stozkowe zakonh-
czenie, wystajagce 1 mm ponad podstawe zagtebienia na
prébke. Wykonana termopara potagczona zostata z rejestra-
torem, co umozliwito zapis temperatury wewnatrz utwar-
dzanego materiatu z doktadnoscig +0,1°C.

Do prezentaciji graficznej zebranych wynikéw pomiaru tem-
peratury zastosowano program komputerowy. Program
umozliwiat zapisywanie w ustalonych odstepach czasu
wartosci mierzonej temperatury wraz z doktadnym czasem
pomiaru i pozwalat wykresla¢ charakterystyki T = f (t).
Badania materiatow kompozytowych chemoutwardzalnych
przeprowadzono w temperaturze (37+1)°C, natomiast ma-
teriatéw Swiattoutwardzalnych w temperaturze otoczenia tj.
(27+1)°C. Zmiany temperatury rejestrowano co 2 sekundy.
Badane materiaty Swiattoutwardzalne utwardzano przy uzy-
ciu lampy Heliolux Il firmy Vivadent w dwéch warstwach,
kazda o grubosci 2 mm, w czasie 20 lub 40 sekund w za-
leznosci od produktu.

Badania przeprowadzono dla materiatéw chemo- i Swiatto-
utwardzalnych, bedacych produktami handlowymi wielu firm
oraz kompozytu swiattoutwardzalnego o symbolu MS opra-
cowywanego w ramach grantu.

Wyniki badan

Przyktadowe zmiany temperatury podczas utwardzania
kompozytu chemoutwardzalnego przedstawia RYSUNEK
1, a dla kompozytu Swiattoutwardzalnego RYSUNEK 2.

Wyniki badan kompozytéw swiattoutwardzalnych przed-
stawiono w TABELI 1.

ROz nica miglzy temperaturawyj&iowa
termopary a temperaturgmierzong
materiatu
The difference between initial
temperature of the thermocouple and
measured temperature of the material
[°Cl
po natoz eniu po natoz eniu
pierwszej warstwy drugiej warstwy
after applying first after applying
second layer

Producent
Manufacturer

Kompozyt
Composites

Durafill Kulzer

Den
tsply

Esthet X

MS
Tetric Ceram
lonosit—Base Liner
Compa Molar
Crystal
Herculite XRV
Spectrum
Charisma
Pertac Il
Durafill flow
Arkon
Pertac Il
Estiseal
Tetric Flow
Pentra Seal
Helioseal-F

Vivadent
DMG
Wilde
USA
Kulzer
Dentsply
Kulzer
Espe
Kulzer
Arkon
ESPE
Kulzer
Vivadent
Jeneric/Pentron
Vivadent

TABELA 1. Zmiany temperatury podczas
utwardzania kompozytow Swiattoutwardzalnych.
TABLE 1. Temperature changes during the
process of curing of light-activated composite
materials.

the hole for the sample. The thermocouple is connected
with a recorder, which enables registration of the tempera-
ture inside curing material with accuracy of +0,°C.
Computer program was applied for the graphic presenta-
tion of results. The program registered curing temperatures
in determined periods of time, accurate time measurements
and plotted the curve of the characteristic T = f(t).
Examination of chemically activated composite materials
was made in the temperature of (37+£1)°C, while light-acti-
vated ones in ambient temperature (27+1)°C. Temperatures
were registered every 2 seconds. BLA materials were cured
in two layers, of 2 mm each in time of 20 or 40 seconds
depending on the material, using blue light lamp Heliolux Il
(Vivadent). Tests were conducted for CA and BLA com-
mercial composite materials as well as light-activated com-
posite coded MS, elaborated within the research grant pro-
gram.

Results

FIGURE 1 shows an example of temperature changes of
chemically activated composite material, while FIGURE 2
shows an example of temperature changes of light-activated
composite material.

The results of tests of light-activated materials are summa-
rized in the TABLE 1.
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RYS. 1. Zmiany temperatury podczas

polimeryzacji chemoutwardzalnego materiatu
Charisma PPF.

FIG. 1. Temperature changes during the process
of curing of chemically activated Charisma PPF
composite material.
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RYS. 2. Zmiany temperatury podczas

polimeryzacji Swiattoutwardzalnego materiatu
Pentra Seal.

FIG. 2. Temperature changes during the process
of curing of light-activated Pentra Seal composite
material.



WhniosKki

Poréwnujac wzrost temperatury podczas polimeryzaciji
badanych chemo- i $wiatloutwardzalnych kompozytéw
mozna stwierdzi¢, ze wzrost ten dla kompozytéw Swiatto-
utwardzalnych jest wyzszy, gdyz ciepto uwalniane jest w
krétszym czasie. Dodatkowo ciepto emitowane przez lam-
pe powoduje wzrost temperatury materiatow do 3°C. Po-
nadto wystepuja znaczne roznice w ilosci ciepta uwalnia-
nego podczas reakcji polimeryzacji r6znych materiatow
kompozytowych szczegdlnie Swiattoutwardzalnych. Mozna
przypuszczaé, ze uwarunkowane jest to gtdwnie iloscig
wypelniaczy nieorganicznych zastosowanych w kompozy-
tach. Nalezy takze podkresli¢, ze po natozeniu drugiej war-
stwy kompozytéw Swiattoutwardzalnych zanotowano niz-
szy wzrost temperatury z uwagi na jej oddalenie od punktu
pomiarowego.

Opracowywany w ramach grantu kompozyt o symbolu
MS, wyrdznia sie jednym z najnizszych wzrostéw tempera-
tury podczas utwardzania sposréd wszystkich badanych
materiatéw Swiattoutwardzalnych. Jest to bardzo korzystna
cecha, ktéra powinna umozliwi¢ wprowadzenie na rynek
polski materiatu kompozytowego o wysokim kontrascie ra-
diologicznym i wysokich walorach uzytkowych.

Podziekowania

Prace finansowane przez KBN w ramach projektu ba-
dawczego zamawianego Nr PBZ-KBN-082/2002

Conclusions

Temperature increase taking place during the process
of polymerisation is higher for light cured material because
the heat is released in a shorter period of time. Additionally
the heat emitted by the lamp increases the temperature up
to 3°C. There are significant differences in quantity of heat
releasing during polymerisation of different composite ma-
terials especially of the light cured ones. They depend, prob-
ably on the quantity of inorganic fillers used. As the tem-
perature is measured in the bottom part of the sample, after
the application of second layer of light-cured composite
material, lower temperature increase was detected due to
bigger distance from the measuring point, located in the
bottom part of the sample.

Among light-cured materials tested, the composite coded
MS, elaborated within research grant distinguishes by one
of the lowest values of temperature increases during po-
lymerisation. This advantage together with high radio-opacity
and utility decide upon the MS composite high market value.
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Streszczenie

W pracy zbadano wptyw dwéch zeli wybielajgcych
0 zawartosci 10% i 20% nadtlenku mocznika na mi-
krotwardo$¢ szkliwa zebowego. 18 zdrowych zebow
trzonowych i przedtrzonowych (usunietych ze wska-
zan ortodontycznych i periodontologicznych) wybie-
lano przez 12 dni. Stwierdzono, ze proces wybielania
nie wptywa na mikrotwardo$c¢ szkliwa zebowego.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 47-50]

IN VITRO EFFECT OF
CARBAMIDE PEROXIDE
GEL BLEACHING AGENTS
ON THE
MICROHARDNESS OF
HUMAN ENAMEL

DoroTA KosciELNIAK*, MARIA CHOMYSZYN-GAJEWSKAX,
ELZBIETA PAmuta**

*CHAIR AND DEPARTMENT OF CONSERVATIVE DENTISTRY IS
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*AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLTY oF MATERIALE SciENCE AND CERAMICS,
DEPARTAMENT OF BIOMATERIALS,

AL. Mickiewicza 30, 30-059 Krakow

Abstract

The effect of two bleaching gels containing 10%
and 20% carbamide peroxide on the enamel
microhardness was examined. 18 non-carious human
molars and premolars (extracted for orthodontic and
periodontal reasons) were bleached for 12 days. The
results show that bleaching agents did not significantly
affect the microhardness of the enamel as compared
to the control.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 47-50]
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Wprowadzenie

Woybielanie zebéw z zywa miazga jest obecnie najbar-
dziej popularnym zabiegiem w stomatologii estetycznej [1].
Domowe wybielanie zebdw jest prowadzone pod kontrolg
stomatologa przy uzyciu preparatéw zawierajgcych od 10%
do 20% nadtlenku mocznika, umieszczanych codziennie w
dopasowanych naktadkach nazebnych przez okres okoto 2
tygodni, az do uzyskania zadawalajgcego efektu wybiela-
nia [2]. Mechanizm wybielania nie jest dostatecznie pozna-
ny. Uwaza sie, ze preparaty zawierajgce nadtlenek wodoru
lub mocznika usuwajg przebarwienia w wyniku reakcji utle-
niania [3]. W wielu pracach badano wptyw powyzszych sub-
stancji wybielajacych na strukture szkliwa. W wiekszosci
prac stwierdzono, ze wybielanie jest bezpieczne dla zebéw
Z zywa miazga, poniewaz nie wptywa negatywnie na struk-
ture i wkasciwosci szkliwa [1-5]. Murchison i wsp. [4] i Ko-
zak i wsp. [5] wykazali, ze krotkoterminowe stosowanie nad-
tlenku mocznika nie obniza istotnie twardosci szkliwa. Jed-
nakze w innym badaniu doszto do obnizenie twardosci szkli-
wa po zastosowaniu preparatow z 16% nadtlenkiem mocz-
nika oddziatujacych ze szkliwem przez 8 godzin dzienne w
ciagu tygodnia [6]. W poprzedniej naszej pracy nie stwier-
dzitySmy wplywu wybielania na mikrostrukture i budowe
chemiczng szkliwa [7].

Celem niniejszej pracy byto zbadanie wptywu dwéch zeli
zawierajgcych rézne stezenie nadtlenku mocznika na mi-
krotwardo$¢ powierzchni szkliwa. Wybielanie prowadzono
w czasie 4 godzin dziennie przez 12 dni. Ponadto, w celu
okreslenia stopnia wybielenia, poréwnano kolor zebéw kon-
trolnych i wybielonych za pomoca kolornika Esthet X (Dent-
sply DeTrey).

Materiat | metoda

Zastosowano 2 preparaty wybielajgce: Perox 10% (Che-
ma-Elektromet, Rzeszow, Polska) o sktadzie: 10% nadtle-
nek mocznika, karbomer, glikol propylenowy, glicerol, wo-
dorotlenek sodu, woda oczyszczona, aromat mietowy (pH
= 6.7) oraz Opalescence 20% (Ultradent Products Inc.,
USA), o skladzie: 20% nadtlenek mocznika, karbopol, woda,
azotan potasu, 0,11% zwigzek fluoru (pH = 6.5). Badanie
przeprowadzono na 18 zebach przedtrzonowych i trzono-
wych, usunietych ze wskazan ortodontycznych i periodon-
tologicznych, ktére po ekstrakcji, az do czasu wybielania
przechowywano w 1% Chloraminie T. Dziewie¢ zebéw pod-
dano wybielaniu za pomocg Peroxu i dziewieé z zastoso-
waniem Opalescence.

Prébki wybielane i kontrolne wycieto z powierzchni po-
liczkowej zebéw za pomocg wysokoobrotowej tarczy dia-
mentowej, umyto w wodzie destylowanej i umieszczono w
0.9% roztworze chlorku sodu w 37°C. Na prébki testowe
naktadano preparaty wybielajace na 4 godziny dziennie i
umieszczano w cieplarce w temperaturze 37°C. Pomiedzy
cyklami wybielania probki przechowywano w soli fizjologicz-
nej w 37°C. Probki kontrolne przetrzymywano w soli fizjolo-
gicznej w 37°C przez caly czas badania.

Kolor prébek testowych i kontrolnych okreslano po 6 i 12
dniach po wybielaniu poprzez poréwnywanie z kolornikiem
Esthet X (Dentsply DeTrey), zgodnie z metodg opisang
poprzednio [7] i wykonywano zdjecia za pomoca aparatu
cyfrowego (Nicon Coolpix 995).

Mikrotwardos¢ szkliwa zmierzono za pomocg mikrotwar-
dosciomierza Vickers FM 700 (Future Tech, Japonia) przy
obcigzeniu 100 G, przyktadanym przez 15 sekund. Dla kaz-
dej prébki wykonywano po 6 pomiaréw. Wyniki poddano
analizie statystycznej za pomoca t-testu, aby ocenié rézni-
ce pomiedzy prébkami wybielanymi i kontrolnymi.

Introduction

Over the past 10 years a vital tooth bleaching has be-
come more and more popular [1]. For at-home bleaching,
most dentists are using about 10 to 20 % carbamide perox-
ide gels in fitted trays, daily, for up to about two weeks until
the desired tooth colour is achieved [2]. Little is known about
the exact mechanism of bleaching. Itis believed that perox-
ide-containing bleaching agents remove tooth discolorations
through oxidation [3]. Numerous studies evaluated the ef-
fects of such agents on enamel surface, and most of them
had found that vital tooth bleaching is indeed a safe proce-
dure, not altering significantly the structure and properties
of the enamel [1-5]. Murchison et al. [4] and Kozak et al. [5]
showed that a short-time application of carbamide peroxide
did not significantly decrease the hardness of the enamel.
However, other study reports a decrease in the human
enamel hardness after application of 16% bleaching agent
for 8 hours daily per 1 week [6]. In our previous study we
did not find the influence of bleaching on microstructure and
chemistry on the enamel [7].

The purpose of this study was the evaluation of the enamel
microhardness after application of two peroxide-based gels
for 4 hours of daily exposure during 12 days. Moreover, in
order to characterise the degree of whitening the colour of
the bleached and the control samples was analysed by the
Colour Standard Esthet X (Dentsply DeTrey).

Materials and methods

Two commercially available tooth bleaching agents were
tested on human tooth enamel: Perox (Chema-Elektromet,
Rzeszéw, Poland) containing:10% carbamide peroxide,
carbomer, polypropylene glycol, glycerol, sodium hydrox-
ide, purified water (pH = 6.7); and Opalescence (Ultradent
Products Inc., USA) containing: 20% carbamide proxide,
carbopol, water, potassium nitride, fluoride compound 0.11%
(pH = 6.5).

18 non-carious human molars and premolars, extracted
for orthodontic and periodontal reasons, were placed in 1%
Chloramine T solution, until use. The samples were assigned
to 2 groups (n = 9) according to bleaching agents applied.
The tested and control parts were obtained by a high-speed
diamond rotary from buccal surfaces of the same teeth. The
samples were washed with distilled water and placed in
separate tubes containing 0.9% physiological saline at 37°C.
The test parts were treated with the bleaching agent ap-
plied 4 hours daily for 12 days, and during intervals between
gel applications were immersed in physiological saline at
37°C. The controls were kept in physiological saline at 37°C
for the whole time.

6 and 12 days after bleaching the colour of the test and
control specimens was compared to the Colour Standard
Esthet X (Dentsply DeTrey), according to the method de-
scribed previously [7], and both samples were photographed
by a digital camera (Nicon Coolpix 995).

Enamel microhardness was measured with a Vickers
Microhardness Tester FM 700 (Future Tech, Japan) with a
load of 100 G for 15 seconds. A total of 6 measurements
were made for each specimen. Data were analysed with a
paired t-test to evaluate the differences between test speci-
mens and their respective controls.

Results and Discussion

The results of colour of the enamel before, and after 6,
and 12 days of bleaching with Perox and Opalescence in
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RYS. 1. Kolor prébek kontrolnych (K), po 6 i 12
dniach wybielania preparatem: a) Perox (10%) i
b) Opalescence (20%), wedtug kolornika Esthet
X (Dentsply DeTrey); wysokie wartosci liczbowe
na osi rzednych odpowiadajg ciemniejszym a
niskie jasniejszym zabarwieniom szkliwa. Na osi
odcietych zaznaczono wiek pacjentow.

FIG. 1. The colour of the control (K), and after 6
and 12 days of bleaching with: a) Perox (10%) and
b) Opalescence (20%) according to the Colour
Standard Esthet X (Dentsply DeTrey); high
numbers correspond to dark, while low numbers
to light tone of the teeth. The age of the patients
is indicated in the abscissa.

Wyniki i dyskusja

Na RYS. 1 przedstawiono zestawienie koloru szkliwa
przed, oraz po 6 i 12 dniach wybielania preparatem Perox
[RYS. 1a] i Opalescence [RYS. 1b]. Na osi odcietej zazna-
czono wiek pacjentow, ktory miescit sie w przedziale od 12
to 26 lat ($rednia 1914 lat) dla zebow wybielanych Pero-
xem, i od 12 do 73 (Srednia 35+20 lat) dla zebéw wybiela-
nych Opalescence.
We wszystkich przypadkach stwierdzono wyrazng zmiane
zabarwienia szkliwa po zastosowaniu obu srodkéw wybie-
lajacych. Podczas gdy kolor prébek kontrolnych byt zrézni-
cowany, z uwagi na czynniki osobnicze, genetyczne i wie-
kowe, kolor zebéw po wybielaniu ulegt istotnej poprawie i
byt dla wszystkich probek zblizony. Swiadczy to o bardzo
wysokiej skutecznosci wybielajgcej obu preparatow. Zasto-
sowanie zeli wybielajacych przez czas 12 dni nieznacznie
poprawito efekt wybielania, w poréwnaniu z wybielaniem
przez 6 dni. Wyniki nasze sg zgodne z wczesniejszymi ba-
daniami wskazujacymi, ze efektywnos$¢ wybielania jest naj-
wyzsza przez pierwsze dni stosowania zeli [1, 2].

Wyniki mikrotwardosci wszystkich prébek przed i po wy-
bielaniu przedstawiono na RYS. 2. Mikrotwardo$c¢ szkliwa
miescita sie w zakresie od 1.71 do 3.26 GPa przed i 1.63
do 3.36 GPa po wybielaniu preparatem Perox, podczas gdy
wynosita od 1.36 do 3.18 GPa przediod 1.84 do 3.28 GPa
po wybielaniu preparatem Opalescence. Analiza statystycz-
na (t-test) nie wykazata réznicy pomiedzy prébkami wybie-
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RYS. 2. Mikrotwardos¢ prébek kontrolnych (K) i
po 12 dniach wybielania (W) preparatami: a) Perox
(10%) i b) Opalescence (20%). Srednie *
odchylenia standardowe z 6 pomiaréw. Na osi
odcietych zaznaczono wiek pacjentow.

FIG. 2. The microhardness of the enamel of the
control samples (K), and after 12 days of
bleaching (W) with: a) Perox (10%) and b)
Opalescence (20%). Averages + Standard
deviations from 6 measurements. The age of the
patients is indicated in the abscissa.

comparison with the controls are presented in Fig. 1. The
age of patients is also presented in the abscissa of Fig. 1.
The age of patients varied from 12 to 26 (average 19+4) for
Perox and 12 to 73 (average 35+20) for Opalescence. In
all studied samples the whitening of the enamel due to ex-
posure to both bleaching agents is evident. While the col-
our of controls varied considerably, most likely due to indi-
vidual, genetic and age factors, the colour of the teeth after
bleaching was very similar, indicating a very good efficacy
of both bleaching gels. Application of the gels for 12 days
caused a further slight bleaching of the teeth in comparison
with the 6-day bleaching. Our findings are in accordance
with previous studies, indicating that the efficiency of whit-
ening is the highest in the very beginning of the bleaching
procedure [1, 2].

The results of the microhardness of all the samples before
and after treatment with Perox and Opalescence are pre-
sented in Fig. 2. Enamel microhardness values varied from
1.71to 3.26 GPa before and 1.63 to 3.36 GPa after bleach-
ing with Perox, while for Opalescence from 1.36 to 3.18
GPa before and 1.84 to 3.28 GPa after treatment. The sta-
tistical analyse (a paired t-test) showed no significant differ-
ences between bleached and control samples treated with
Perox and Opalescence.

Our results of human enamel microhardness are similar to
the data reported previously in the literature [4-6, 8]. Inter-
estingly, as in other reports, we observed a high variability
among the control samples, being a consequence of their
different mineral and crystalline structure. As in our paper,
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lanymi i kontrolnymi, niezaleznie od rodzaju preparatu.
Wyniki mikrotwardosci uzyskane w naszej pracy sa bardzo
zblizone do danych uzyskanych przez innych autoréw [4-6,
8]. W pracach tych wystepowata rowniez duza rozpietosc
twardosci szkliwa pomiedzy samymi prébkami kontrolny-
mi, z powodu réznego stopnia zmineralizowania szkliwa i
jego struktury krystalicznej. Nie stwierdzono natomiast zna-
czacego wptywu nadtlenku mocznika na mikrotwardo$¢
powierzchni szkliwa. Kozak i wsp. badali wptyw 10% i 20%
Opalescence na mikrotwardos¢ szkliwa, zebiny i miazgi po
70 godz. wybielania. Stwierdzili oni, ze wybielanie nie po-
woduje spadku twardosci ani zmian mikrostruktury szkliwa
i zebiny [5]. Podobnie Ferreira i wsp. wykazali, ze zaden z
pieciu badanych domowych preparatéw wybielajacych, za-
wierajgcych od 4.5% do 10% nadtlenku mocznika nie obni-
za mikrotwardosci szkliwa [9].

Podziekowania

Autorki dziekujg Panu Dr Z. Pedzichowi za pomoc przy
badaniach mikrotwardosci.

PiSmiennictwo

[1] G.J. Christensen, The tooth-whitening revolution, JADA 133,
2002, 1277-1279.

[2] G.J. Christensen, Bleaching Teeth: practitioner trends, JADA
128, 1997, 16S-18S.

[3] M.C. Flaitz, M.J. Hicks, Effects of carbamide peroxide white-
ning agens on enamel surface and caries-like lesion formation: a
SEM and polarised light microscopic in vitro study, Journal of Den-
tistry for Children 63, 1996, 249-256.

[4] D.F. Murchison, D.G. Charlton, B.K. More, Carbamide peroxide
bleaching: effects on enamel surface hardness and bonding, Ope-
rative Dentistry 17, 1992, 181-185.

[5] K.M. Kozak, H.J. Duschner, H. Gotz, D.J. White, J.R. Zoladz,
Effects of peroxide gels on enalek and dentin in vitro, P&G Dental
ResourceNet, 2001, 1390-1394.

OCENA WEASCIWOSCI
KOMPOZYTOW

NA BAZIE STOPU
IMPLANTACYJNEGO
Co-Cr-Mo

MatGorzaTA GRADZKA-DAHLKE, JAN R. DABROWSKI

Wybpziak MECHANICZNY,
PoLiTEcHNIKA BiatosTtocka w BiakymsToku

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 50-53]

the majority of the previous studies found no effect of car-
bamide peroxide on the enamel microhardness. Kozak et
al. studied the effect of 10% and 20% Opalescence applied
for 70 hours on enamel, dentin and pulp microhardness.
They found, that bleaching produced no softening or ul-
trastructural changes of the surface/subsurface enamel and
dentin [5]. Similarly, Ferreira et al. showed that none of the
five commercial home-bleaching agents (containing from
4.5% to 10% of carbamide peroxide) reduced the enamel
microhardness [9].

Conclusions

Our study revealed a very good efficiency of Perox (10%)
and Opalescence (20%) in whitening of the human enamel.
Even though the colour of the control samples varied con-
siderably, the final effect of application of two gels on the
colour of the enamel was very similar. Prolonged treatment
up to 12 days caused only a slight improvement of the col-
our in comparison with 6 -day bleaching.

The bleaching of the teeth by means of Perox (10%) and
Opalescence (20%) 4 hours daily during 12 days did not
significantly affect the microhardness of the enamel.
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Wprowadzenie

Jednym z wazniejszych kierunkéw badan w dziedzinie
alloplastyki stawow jest opracowanie materiatdw na wezet
tarciowy - panewka/gtowa endoprotezy. Stosowane dotych-
czas na szerokg skale rozwigzanie z uzyciem panewki z
polietylenu wysokoczasteczkowego zapewnia niskie war-
tosci wspoétczynnikéw tarcia. Jednak dtugoletnie obserwa-
cje wskazuja na niebezpieczenstwo nadmiernego zuzycia
polietylenu. Powstate produkty zuzycia moga prowadzi¢ do
groznych powiktan [1-3]. Zastosowanie pary tarciowej me-
tal-metal wymaga modyfikacji tracych powierzchni celem
zapewnienia minimalnych oporéw ruchu i zuzycia.

Jednym ze sposobOow modyfikacji jest zastosowanie
materialu kompozytowego o korzystnych wtasciwosciach
tribologicznych. W pracy przedstawiono wyniki badar wia-
Sciwosci materialtéw kompozytowych na bazie stopu implan-
tacyjnego Co-Cr-Mo. Wyboru dodatkéw modyfikujgcych
dokonano na podstawie wczesniejszych badan modelowych

[4].
Materiaty i metodyka badan

Badano materialy kompozytowe na bazie spiekéw z
proszkow stopu Co-Cr-Mo typu Vitalium z 10% objetoscio-
wym udziatem modyfikatoréw: pirofosforanu wapnia, Si;N,
i B,C. Materiaty wykonano metodg MP. Proces technolo-
giczny obejmowat prasowanie jednostronne i spiekanie.
Wartosci naciskdw przy prasowaniu wstepnym wynosity
600MPa. Spiekanie prowadzono w temperaturze 1150-
1190°C w atmosferze argonu. Zakres temperatur spieka-
nia wyznaczono na podstawie wczesniejszych wynikow
badar dla stopéw Co-Cr-Mo [5] z uwzglednieniem wptywu
sktadnikéw dodatkéw modyfikujgcych na temperatury likwi-
dus stopow [6].

Badano wptyw dodatkdw na zageszczalnos¢ i strukture
uzyskanych materiatéw oraz na ich wkasciwosci mechanicz-
neitribologiczne. Gesto$¢ wzgledna materiatdbw kompozy-
towych okreslano metodg wagowa. Mikrotwardos¢ ocenia-
no metodg Vickersa przy uzyciu glowicy Hannemana na
mikroskopie Neophot 21.

Ocene whasciwosci wytrzymatosciowych przeprowadzo-
no podczas préby Sciskania statycznego na maszynie wy-
trzymatosciowej INSTRON. Badania tribologiczne wykona-
no na symulatorze tarcia stawu biodrowego w Katedrze
Materiatoznawstwa Politechniki Biatostockiej. Umozliwia on
odwzorowanie dynamiki obcigzen, jakim poddawane sg
materiaty w elementach tracych sztucznych stawéw (ruch
cyklicznie zmienny z malymi predkosciami oraz zmienne
naciski). Badano skojarzenie: pierscien-tarcza przy ruchu
obrotowo-rewersyjnym. Czestotliwo$¢ ruchu wynosita 1Hz,
maksymalna predkos¢ poslizgu - v, .., = 0,018m/s. Obcig-
zenie zadawane bylo w sposéb sinusoidalny. Maksymalna
wartos¢ naciskéw jednostkowych p=8MPa. Przeciwprobka
w ksztatcie pierscienia wykonana byta z litego stopu Co-Cr-
Mo. Badania przeprowadzono w srodowisku 0,9% wodne-
go roztworu NaCl w temperaturze pokojowej. Czas trwania
pojedynczego pomiaru wynosit 240 min.

Wyniki badan i dyskusja

Analiza uzyskanych wynikéw pokazuje zrdéznicowany
wplyw zastosowanych dodatkéw na wtasciwosci kompozy-
tow. Gestos¢ wzgledna otrzymanych spiekdw kobaltowych
wynosi ok. 60% (RYS. 1). Jedynie w przypadku kompozytu
z dodatkiem pirofosforanu wapnia zaobserwowano znacza-
cy wzrost gestosci (do ok. 83%). Badania mikrostruktury i

Introduction

One of the major research directions in the area of total
joint reconstruction is to developmaterials for a tribological
system - endoprosthesis head/cup. The temporary wide
used solution with UHMWPE (Ultra High Molecular Weigh
Polyethylene) cup sets the good tribological conditions in
artificial joints with a low friction coefficient. However, the
long period observations showed the danger of excessive
wear of polyethylene. The PE wear products could cause
different complications [1-3]. Application of the metal-metal
tribological system needs the modification of sliding sur-
faces to minimizing movement resistance and wear during
friction.

One of the modification way is usage of composite ma-
terials with good tribological properties. The paper presents
research results of composite materials based on the im-
plant Co-Cr-Mo alloy. The modifying additions were cho-
sen on the base of earlier model researches [4].

Materials and research methods

Composite materials based on Co-Cr-Mo-alloy Vitalium
type powder with 10% volume contribution of modifiers:
calcium pyrophosphate (Ca,P,0-), boron carbide (B,C) and
silicium nitride (Si;N,) were researched. Materials were pro-
duced with the usage of powder metallurgy method.

The technological process comprised ironing and initial
sintering stages as well as final ironing and sintering. The
pressure value during the ironing was 600 MPa. The
sintering was conducted in the temperature of 1150+1190°C
in the argon atmosphere [5,6].

The influence of additions on condensation and the struc-
ture of acquired materials as well as their mechanical and
tribological properties were researched. The relative density
of composite materials was described through the usage of
weight method. Microhardness was evaluated by the usage
of Vickers Hanneman method on the microscopy Neophot
21. The yield strenght was determined in static compressing
test in an universal testing machine INSTRON. The
tribological tests were performed with a simulator of hip joint
in Bialystok Technical University. The simulator imitates load
dynamics in real joint. A reciprocating ring-on-disc system
was used with a frequency of 1Hz. The rings were loaded
along their axis (maximum contact pressure p,,.,=8MPa). Fric-
tion force was measured. To discribe extreme resistances to
motion friction coefficients were calculated from maximum
value of friction force. Tribological tests were carried on in
lubricant conditions (0.9% water solution of NaCl).

The results of research and
discussion

On the basis of friction results analysis it can be stated
The best results were achieved for the composite with 5%
addition of HAP: the friction coefficient was decreased 3
times in comparison to the non-modified material.

The analysis of achieved results shows that the influ-
ence of used additions on the tribological properties of
sintered Co-Cr-Mo alloys was different. Materials of rela-
tive density of 60% were obtained. In the case of composite
with calcium pyrophosphate the improving of sinters con-
densation was observed (FIG. 1). Research of microstruc-
ture and microhardness of materials along the axis of the
samples does not demonstrate the anisotrope of the struc-
ture, only just under the surface a minimal decrease of po-
rosity and the increase of material microhardness can be
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RYS. 1. Wptyw dodatkéw modyfikujacych na
zageszczalnos¢ spiekoéw ze stopu Co-Cr-Mo.
FIG. 1. The influence of modifying additions on
compactibility of Co-Cr-Mo-alloy based
composite.

mikrotwardosci materiatéw wzdtuz osi prébek nie wykazujg
anizotropii struktury, jedynie tuz pod powierzchnig mozna
zaobserwowac nieznaczne zmniejszenie porowatosci i
wzrost mikrotwardos$ci materiatu. Najwieksza mikrotwardosc
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RYS. 3. Wyniki badan umownej granicy
plastycznosci Re0,2 komozytdw na bazie stopu
Co-Cr-Mo.

FIG. 3. Yield strenght Re0,2 results of Co-Cr-Mo-
alloy based composite.

uzyskano dla kompozytu modyfikowanego weglikiem boru
(RYS. 2).

Na RYSUNKU 3 przedstawiono wyniki badan umownej
granicy plastycznosci R0,2 kompozytéw na bazie stopu Co-
Cr-Mo w poréwnaniu z analogicznym stopem litym. Jak wi-
dac z zestawienia wtasciwosci mechaniczne spiekéw znacz-
nie odbiegajg od litego materiatu. Jedynie zastosowanie
pirofosforanu wapnia spowodowato istotny wzrost wytrzy-
matosci kompozytu - uzyskano materiat o wiasciwosciach
zblizonych do litego stopu. Wykonane badania tarciowe nie
potwierdzity korzystnego wptywu zastosowanych dodatkéw
na wtasciwosci tribologiczne spieku kobaltowego. Opory
ruchu mierzone podczas tarcia kompozytu z pirofosfora-
nem wapnia byly zblizone do wartosci uzyskanych dla nie-
modyfikowanego spieku Co-Cr-Mo (RYS.4). W przypadku
kompozytéw modyfikowanych weglikiem boru i azotkiem
krzemu zaobserwowano wzrost wsp6tczynnikéw tarcia.

WhniosKi

Na podstawie uzyskanych wynikbw mozna stwierdzic,
ze sposrod badanych materiatow najlepsze whasciwosci
wykazuje kompozyt na bazie stopu Co-Cr-Mo z 10% do-
datkiem pirofosforanu wapnia, zapewniajac dobrg zagesz-
czalnosc¢ spieku oraz znaczaca poprawe whasciwosci me-
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RYS. 2. Wptyw dodatkéw modyfikujacych na
mikrotwardos¢ spiekéw ze stopu Co-Cr-Mo.
FIG. 2. The influence of modifying additions on
microhardness of Co-Cr-Mo-alloy based
composite.

observed. The highest value of mickrohardness was obtain
for composite with boron carbide (FIG. 2).

The results of yield strengh RO0,2 of Co-Cr-Mo alloy based
composite are presented on FIGURE 3 in comparison with
cast Vitalium alloy. On the ground of obtained results it can
be declared that the mechanical properties of sintered ma-
terials are worse than cast alloy. Only the addition of cal-
cium pyrophosphate significantly improved mechanical prop-
erties of composite. The value yield strengh was compara-
ble with the ones obtained for cast Vitalium alloy.

The friction results analysis did not confirm a good influ-
ence of used additions on composites tribological
properties.The movement resistance during friction of com-
posite with Ca,P,0, were close to results obtained for the
non-modified material (FIG. 4). The addition of boron car-
bide and silicium nitride caused the worsening of friction
conditions. The effect of increasing friction coefficient dur-
ing the tests was observed in a case of composite modified
with B,C and Si;N,.
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RYS. 4. Wplyw modyfikatoréw na wiasnosci
tribologiczne kompozytu.

FIG. 4. The influence of additions on tribological
properties of composite.

Conclusion

On the ground of obtained results it can be declared that
the sintered Co-Cr-Mo-alloy with 10% addition of calcium
pyrophosphate has the best properties among materials
researched, which ensures good material condensation as
well as significant improvement of mechanical properties in
comparison with non-modified material. Further research
should be conducted for this composite in order to evaluate



chanicznych w poréwnaniu z materiatem niemodyfikowa-
nym. Dalsze badania powinny by¢ przeprowadzone w celu
optymalizacji wtasciwosci tribologicznych tego kompozytu.
Metalurgia proszkéw oferuje interesujace rozwigzania
technologiczne w zakresie otrzymywania nowych materia-
téw implantacyjnych. Kontrolowana porowatos¢ oraz moz-
liwos¢ konstruowania praktycznie dowolnych tworzyw kom-
pozytowych, stanowig podstawowe atuty tej techniki wy-
twarzania, wazne rowniez w kontekscie wymogow biofunk-
cjonalnosci, stawianych implantom dokostnym.
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Wstep

Mechaniczne odksztalcenie materiatu wywotuje zmiany
w elektrochemicznym zachowaniu warstw powierzchnio-
wych na implantach metalowych, powodujac zmiany po-
datnosci tych materiatdbw na korozje lokalng. Naprezenia
Sciskajgce zmniejszajg podatnosé [1, 2], podczas gdy na-
prezenia rozciggajace [3] zwiekszaja podatnos¢ odpornej
na korozje stali austenitycznej do pekania naprezeniowego
i korozji wzerowej. Sktad chemiczny warstw pasywnych
zalezy od rodzaju ($ciskanie lub rozciaganie) i poziomu
naprezen [4]. Okazuje sie réwniez, ze niski poziom napre-
zen moze doprowadzi¢, w pewnych elektrochemicznych
warunkach, do wzrostu zdolnosci pasywowanej warstwy do
ochrony podioza przed korozjg. Szereg czynnikoéw, obej-
mujacych strukture, rozktad dyslokacji i wtasciwosci war-
stwy pasywnej moze postuzy¢ do wyjasnienia zmian za-
chodzacych we wtasciwosciach elektrochemicznych warstw.
Wiedza o mechanizmach i zachowaniu anodowanych ma-

the optimal tribological parameters.

Powder metallurgy offers interesting technological solu- e e e e @ © ©

tions in the range of new implant materials acquiring. The
controlled porosity and the possibility of constructing practi-
cally any new composite materials determine the basic ad-
vantages of this manufacturing technique, also important in
the context of biofunctionality demands put to bone implants.
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Ti6AI4V ALLOY IN VITRO

ELzBIETA KRASICKA-CYDZIK, AGNIESZKA KIERZKOWSKA
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Introduction

Mechanical deformation induces changes in the
electrochemical behaviour of surface layer on implant met-
als, which may change the local corrosion susceptibility of
these materials. Compressive stresses improve [1, 2],
whereas tensile stresses worsen [3] the stress corrosion
cracking and pitting resistance of austenitic SS. The com-
position of passive films formed depends on the nature (com-
pression or tension) and level of stresses [4]. Several as-
sumptions, including structure, distribution of dislocations
and properties of the passive film, may be proposed to ex-
plain changes in the electrochemical properties of surface
layer. Knowledge of these mechanisms is of a great impor-
tance in order to define electromechanical parameters lead-
ing to the best performance of bio-metals in vivo. Only a
few workers [5, 6] have attempted to analyze the effects of
a mechanical deformation on the behaviour of anodic pas-
sive films on titanium alloys in Ringer's solution. In the
present paper, the influence of bending, which is applied in
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teriatdbw w badaniach in vitro jest istotna do zdefiniowania
elektrochemicznych parametréw, prowadzacych do uzyska-
nia najbezpieczniejszych bio-wyrobéw.

Niewielu autoréw [5, 6] analizowato skutki mechanicznej
deformaciji na zachowanie anodowych warstw pasywnych
stopdw tytanu w roztworze Ringera. W pracy przedstawio-
no badania wptywu trwatych odksztatcen plastycznych, ktére
bardzo czesto majg miejsce w chirurgicznych procedurach
operacyjnych, na zachowanie i wkasnosci warstw stopu
Ti6Al4V w roztworze Ringera.

Badania

Giecie oraz badania elektrochemiczne byty prowadzone
na stopie tytanu Ti6Al4V (sktad chemiczny: C: 0,08 wt.%,
0O: 0,2, H: 0,015, V: 3,95, Al: 6,20, pozostate pierwiastki

I / ‘ ' I

A v
P e
I Y

(0,3 cm?)

RYS. 1. Strefy zmian powierzchniowych
wynikajacych z giecia preta: | - max. rozciggania
(wyeksponowana do badan), Il - max. sciskania i
zgniotu, Il - Sciskania, IV - rozciggania i zgniotu.
FIG. 1. Zones of surface changes due to bending:
I-max tensile (exposed to electrolyte), lI-max
compressive and cold working, lll-compressive,
IV-tensile and cold working stresses.

many surgical procedures, on the behaviour and properties
of anodic layers on Ti6Al4V alloy in Ringer's solution is in-
vestigated.

Experimental

Bending and electrochemical experiments were per-
formed on the Ti6Al4V alloy (chemical composition: C: 0,08
wt.%, O: 0,2, H: 0,015, V: 3,95, Al: 6,20, other elements
0,3, Ti: balance) specimens of 6 mm diameter, 40 mm long
with a circular cross-section. Samples were mechanically
polished by using emery papers and anodized according to
[8]. The anadic film on chemically pretreated samples was
formed by applying 60 V dc for 900 s vs. titanium cathode in
0.5 M H,PO, solution. Bending was performed (with angles
of 10°, 20°, 30° and twice 20°) according to PN-EN -ISO
7438-2002 in analogy to surgical procedures. Specimens
were coated with a lacquer and only the upper area (1) of an
area 0.3 cm? was exposed to Ringer’s solution (FIG. 1). An
ATLAS 9831 electrochemical interface was used to perform
potentiodynamic and impedance measurements of samples
immersed in Ringer's solution pH7,2. The counter-electrode
was a platinum plate and the reference electrode was a
saturated calomel electrode (SCE). Electrochemical imped-
ance measurements (EIS) were performed after 1 h, 24 h
and 37 days h at 105,0,18 Hz, whereas the potentiodynamic
scan of 3 mVs? was applied in the anodic direction up to
5.5V (SCE). Roughness measurements (PN-EN ISO 4287)
and SEM observations were carried out with profilograph
ME 10 Zeiss Jena and scanning microscope JSM 5600 with
ESD facilities, respectively. All the experiments were per-
formed at least twice, in order to verify the reproducibility of
the results.

Results

The increase of bending angle influences the roughness
parameters, for instance Rz increases from 1.12 mm for
angle 0° to 1.28 mm for angle 10° and 1.55 mm for 20°. The

800
s anodized sample 1h in Ringer‘s solution
600 551 O24h in Ringer's solution
= 450
S
= i 357 341 359 362 377
" 400 316 337
O
n
§ 200 1
L
0 : : 1 —F B3 ahald
0 angle 10 angle 20x2 angle 20 angle 30 angle I i ﬁ
-200 // -175
non-anodized sample
-400

RYS. 2. Potencjat korozyjny Ekor prébek stopu Ti6Al4V po 1 godzinnym i 24 godzinnym przebywaniu w roztworze

Ringera.

FIG. 2. Corrosion potential Ecorr values for the samples of Ti6Al4V alloy after 1h and 24 h of immersion in

Ringer’s solution.




0,3, Ti: reszta) o przekroju kotowym o 6 mm i dtugosci 40
mm. Probki polerowano mechanicznie, a nastepnie anodo-
wano wedtug [7]. Warstwe anodowg formowano w 0,5 M
roztworze H,PO, przy napieciu 60 V, w czasie 900 s. Gie-
cie (o katy 10°, 20°, 30°i 2" 20°) wykonano wg PN-EN I1SO
7438-2002 z zachowaniem analogii do sposobu ksztatto-
wania pretow podczas operacji chirurgicznych. Probki po-
krywano lakierem w celu wyeksponowania do roztworu Rin-
gera tylko strefy | o powierzchni 0,3 cm?(RYS.1). Badania
potencjodynamiczne i impedancyjne na probkach zanurzo-
nych w roztworze Ringera (pH7,2) przeprowadzono z wy-
korzystaniem zestawu ATLAS 9831 z platynowa elektrodg
pomocniczg i nasycong elektrodg kalomelowa (NEK) jako
elektrodg odniesienia. Elektrochemiczne pomiary impedan-
cyjne (EIS) byly wykonane po 1h, 24 h i 37 dniach, przy
czestotliwosci w zakresie od 105 Hz do 0,18 Hz. Polaryza-
cje prowadzono w kierunku anodowym do potencjatu 5,5V
(NEK), przy szybkosci skaningu 3 mVs-. Pomiary chropo-
watosci wg PN-EN 1SO 4287 oraz analize mikroskopowag
(SEM i EDS) wykonano przy uzyciu odpowiednio: profilo-
grafometru ME10 firmy Carl Zeiss Jena oraz mikroskopu
skaningowego JSM 5600 z przystawka do mikroanalizy.
Wszystkie eksperymenty przeprowadzono dwukrotnie, w
celu sprawdzenia powtarzalnosci wynikow.

Wyniki

Zwiekszanie kata giecia wptywa na podwyzszanie para-
metrow chropowatosci, na przyktad Rz=1,12 um dla kata
0°, Rz=1,28 um dla kata 10° i 1,55 um dla kata 20°.

Pomiary potencjatéw korozyjnych E,, (RYS.2), badania
potencjodynamiczne (RYS.3) i impedancyjne (Rys.4) byty
wykonane na probkach anodowanych i nie anodowanych,
gietych i nie zginanych, zginanych jednokrotnie i dwukrot-
nie przeginanych. Wyznaczenie wartosci potencjatéw ko-
rozji Ekor i krzywych polaryzacyjnych dla prébek anodowa-
nych i nie anodowanych miato na celu okreslenie zachowa-
nia probek w zakresie pasywnosci. Probka nie anodowana
(RYS. 2) charakteryzowata sie niskim E,,, @ -100 mV (NEK)
oraz wystepowaniem piku zakresu przejsciowego (~400 mV
NEK), zwigzanego z jej utlenianiem. Wartosci Ekor po 1h
od zanurzenia w roztworze Ringera dla prébek anodowa-
nych uzaleznione byly od kata giecia, podczas gdy po 24h
wartosci E,,, wyrownywaly sie i miescity w zakresie od 340
mV dla najwiekszego kata giecia (30°) do 370 mV dla kata

E, mU

RYS. 3. Anodowe krzywe polaryzacyjne dla
probek anodowanych i nie anodowanych, w stanie
nieodksztatlconym oraz po odksztatceniu przez
giecie.

FIG. 3. Anadic polarization curves for anodized
and non-anodized Ti6Al4V samples, non-
deformed and deformed by bending.

OCP immersion (FIG.2), potentiodynamic (FIG. 3) and EIS
measurements (FIG.4) were performed on specimens ano-
dised and non-anodized, non deformed and deformed by
bending. The corrosion potential values Ecorr and
potentiodynamic curve were determined on the anodized
specimens at a scanning rate of 0,3 mVs?in order to deter-
mine the potential range corresponding to the passivity and
to test their behaviour in this range. Non-anodized sample
(Fig. 2) characterised by low E,, @-100 mV SCE and the
active-passive transition peak at ~400 mV SCE, which indi-
cates the sample oxidation. 1 hour after immersion in Ring-
er's solution the anodized specimens adopt corrosion po-
tential values Ecor, dependent on bending angle, whereas
after 24 hours they reach Ecor ranging from +340 mV for
the highest angle (30°) to 370 mV (SCE) for the angle 20°
and twice bent specimens. The lower values of corrosion
potential as the bending angle increases, prove the break-
ing of anodic layer, and the presence of microcracks of the
alloy. During immersion in Ringer’'s solution the samples
reach the same level of corrosion potential values, which
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RYS. 4. Diagramy Bode‘a -q = f(logF) dla anodowanych prébek stopu Ti6Al4V, nieodksztatconych i
odksztatconych plastycznie: a) po jednym dniu, b) po 37 dniach w roztworze Ringera.

FIG. 4. Bode diagrams -q = f(logF) for anodized samples of Ti6Al4V alloy deformed and non-deformed by bending:
a) after 1 and b) 37 days of immersion in Ringer’s solution.
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20° i podwojnie gietej probki. Nizsze wartosci potencjatu
korozyjnego probek w miare zwiekszania kata giecia, Swiad-
Czg 0 naruszeniu spoistosci anodowej warstwy wierzchniej,
odkryciu podtoza, ale takze o wystgpieniu mikropeknie¢. W
trakcie przechowywania probek w roztworze Ringera do-
chodzi do wyréwnywania E,,, co wskazuje na proces po-
krywania powierzchni prébek warstwa substancji jednorod-
nych chemicznie. Wyzsze wartosci E,,, wskazywane przez
prébki giete po zanurzeniu moga sugerowac korzystne od-
dziatywanie znieksztalconej warstwy wierzchniej na proces
pokrywania powierzchni prébki sktadnikami roztworu Rin-
gera. Jak pokazano na rys. 3, wszystkie prébki wykazuja
stan pasywny w catym zakresie zastosowanego potencjatu
- od 400 mV do 5,5 V NEK. Przy wiekszych odksztatce-
niach krzywe polaryzacyjne charakteryzuja sie wyzszymi
gestosciami pradéw pasywnych oraz wystepowaniem pi-
koéw Swiadczacych o wydzielaniu tlenu (przy 1,8 V NEK)
[8]. Analiza diagramo6w Bode‘a (RYS. 4) wskazuje na zmia-
ny zachodzgce w warstwie w skutek odksztatcen zwigza-
nych z gieciem. Dla mniejszych katéw giecia 10° otrzyma-
no wykresy Bode‘a z dwiema statymi czasowymi (dwupo-
ziomowa struktura warstwy) (RYS.4a), natomiast dla wy-
zszych katéw (20° i 27 20°) krzywe z jedna statg czasowa.
Jednakze po 37 dniach przechowywania w roztworze Rin-
gera, wszystkie probki wykazuja ta sama charakterystyke
(RYS.4b).

WhniosKki

Rezultaty badan dowodza, ze odksztatcenie przez zgi-
nanie prowadzi do podwyzszenia chropowatosci i gestosci
pradu pasywnego, obnizenia potencjatu korozyjnego oraz
zmiany charakterystycznej dwu-poziomowej struktury war-
stwy na powierzchni anodowanego stopu Ti6Al4V. Zmiany
towarzyszgce odksztatceniom przy kacie zginania + 20°
Swiadczg o wystepowaniu mikropekniec i przerwaniu cig-
gtosci warstwy anodowej, co pierwotnie powoduje pogor-
szenie wlasciwosci ochronnych warstw. W trakcie przecho-
wywania w roztworze Ringera anodowane prébki stopu
Ti6Al4V odzyskuja dwu-poziomowa strukture i wykazuja
duzg opornos¢ warstw powierzchniowych w wyniku wydzie-
lania hydroksyapatytu, co potwierdzono w obserwacjach
SEM i analizie EDS. Wstepne wyniki badan wskazuja, ze
plastyczne odksztalcenia wywotane gieciem wywierajg ko-
rzystny wptyw na proces wydzielania hydroksyapatytu na
anodowanych w roztworze H,PO, prébkach stopu Ti6AI4V.
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suggest the covering of the samples surface with the ho-
mogeneous chemical layer. The higher values of corrosion
potential observed after immersion in Ringer’s solution may
suggest the advantageous effect of the deformation on the
process of deposition of electrolyte components on the sur-
face of the material. As shown in FIG. 3, in Ringer's solu-
tion the passive region lies from about +400 mV NEK in the
whole applied potential range. At higher deformations the
polarization curves are characterized by higher passive
densities currents and peaks linked to oxygen evolution at
1.8 V SCE [8].

As can be seen in FIG.4a curves of Bode diagram change
due to mechanical deformation. Two time constant curves
obtained for bending angles 10° change into curves with
one time constant for bigger angles, 20° and 2~ 20°. How-
ever, after 37 days in Ringer solution all samples show the
same impedance characteristics (FIG. 4b).

Conclusions

The results indicate, that mechanical deformation (bend-
ing) leads to the increase of roughness parameters and
passive current density, the decrease of corrosion potential
and to a change of the characteristic two layered structure
of anadic film on Ti6AI4V alloy. The phenomena accompa-
nying the deformation at the bending angle + 20° confirm
the presence of microcracks and the breaking of anodic
layer, which initially worsen the protective properties of sur-
face layer. However, in Ringer's solution the surface layers
of Ti6AI4V alloy samples regain the two-layer structure and
show the high corrosion resistance as result of hydroxya-
patite deposition, confirmed by SEM and EDS investiga-
tions. Preliminary experiments indicate that mechanical
deformation enhances the deposition of hydroxyapatite on
the Ti6Al4V alloy anodised in H,PO, solutions and the in-
vestigations on the mechanism of this process are in
progress.
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Wstep

Pasywne warstewki na stopach tytanu sktadajg sie gtow-
nie z amorficznego dwutlenku tytanu [1], lecz gdy formujag
sie w roztworach kwasu fosforowego, wykazuja silng ad-
sorpcje anionéw fosforanowych [2, 3]. W ten sposéb, ano-
dowanie w kwasie fosforowym pozwala na wbudowanie bio-
logicznie waznych jonow fosforanowych do warstwy tlenku
tytanu [4]. Bioaktywne i biozgodne wzgledem tkanki [5]
warstwy powierzchniowe pobudzajgce wrastanie kosci, sg
wysoce pozadane w zastosowaniach biomedycznych. Ano-
dowanie stosowano do wytworzenia warstw fosforanu wap-
nia na implantach metalicznych w elektrolicie zawierajgcym
wapn i/lub fosforany [6, 7]. Anodowe utlenianie stopdéw ty-
tanu w kwasie fosforowym wytworzytoby na ich powierzch-
niach anataz i / albo rutyl wzbogacony fosforanami, ktére
bylyby zdolne do tworzenia apatytu. W pracy przedstawio-
no wpltyw anodowego utleniania w roztworach H,PO, na
strukture i zdolno$¢ formowania apatytu na implantowych
stopach tytanu.

Badania

Eksperymenty prowadzono w naczyniu z 3 elektrodami:
nasycong kalomelowa jako elektrodg odniesienia (NEK) i
platynowa elektrodg pomocniczag. Badano wyzarzane okra-
gte prety (6 mm $r., 20 mm dt.) z tytanu (a) i stopOw tytanu
TiBAI7Nb i Ti6AI4V (a+b) [8-10]. Probki szlifowane, odtlusz-
czane w acetonie i plukane w wodzie destylowanej, byly
galwanostatycznie anodowane w 2 M H,PO, przy gestosci
pradowej 0,5 Am2 w ciggu 600 s. Analize impedancyjng
(EIS) prowadzono po 1 h, 2i 9 dniach przechowywania pré-
bek w roztworze Ringera, w temperaturze pokojowej przy
zakidceniu prgdem zmiennym 10 mV o czestotliwosci od
105 Hz do 0,18 Hz, naktadanym na potencjat korozyjny E, .
(NEK). Wszystkie testy elektrochemiczne powtarzano trzy
razy. Badania mikroskopowe (SEM) warstw powierzchnio-
wych prébek po 9 dniach w roztworze Ringera wykonywa-
no przy uzyciu mikroskopu skanningowego typu JSM 5600
(15 kV), z przystawka EDS.

Wyniki

Diagramy Bode'a (RYS. 1) pokazujg znaczne zmiany
struktury warstw na probkach Ti i jego stopéw oraz wska-
Zuja, ze pojemnosc elektryczna prébek rosnie w trakcie prze-
chowywania przez 9 dni w roztworze Ringera. Wykresy
Bode’a z jednym przegieciem (jedna statg czasowa) obser-

BIOACTIVITY OF
TITANIUM ALLOYS
SURFACE PREPARED
BY ANODIC OXIDATION
IN H,PO,

ELzBIETA KRASICKA-CYDZIK, |ZABELA GLAZOWSKA,
MARIUSZ MICHALSKI

UNIVERSITY OF ZIELONA GORA,
UL. PobGorNA 50, 65-246 ZiELoNA GORA, PoLAND,

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 57-59]

Introduction

The passive films on titanium alloys consist mainly of
amorphous titanium dioxide [1], but when formed in phos-
phoric acid solutions, they exhibit strong adsorption of phos-
phate anions [2, 3]. Thus, the anodising in phosphoric acid
solutions can lead to incorporation of biologically important
species, e.g. phosphate ions into the oxide layer [4].
Bioactive in a biological environment and compatible to tis-
sue surface layers [5], inducing the in-growth of bone, are
highly desirable for medical implants. Anodic oxidation was
employed to produce calcium phosphate coatings on me-
tallic implants in calcium and/or phosphate-containing elec-
trolyte [6, 7]. Anodic oxidation of titanium alloys in phos-
phoric acid electrolytes would produce anatase and/or rutile
on their surfaces enriched with phosphates, which might
possess high apatite-forming ability. This paper presents
the effect of anodic oxidation in H,PO, solutions on the struc-
ture and the apatite-forming ability of the implant titanium
alloys.

Experimental

The experiments were performed in a three-electrode
cell, with the saturated electrode calomel (SCE), as a refer-
ence and a platinum foil as a counter electrode. The work-
ing electrodes were annealed round rods (6 mm of dia., 20
mm long) of a phase titanium and Ti6Al4V, Ti6AI7Nb a+b
alloys [8-10]. The specimens abraded with silica papers,
degreased in acetone and rinsed with redistilled water, were
anodised galvanostically in 2 M H,PO, at 0.5 Am=2 current
density for 600 s. EIS analysis was conducted after 1 h, 2
and 9 days in Ringer’s solution at room temperature with an
ac signal of 10 mV, of frequency from 105 Hz to 0,18 Hz,
superimposed to corrosion potential E,, (SCE). In order to
obtain the reliable results all electrochemical tests were re-
peated three times. SEM observations of surface layers of
samples after 9 days in Ringer’s solution were carried out
with JSM 5600 instrument (15 kV) equipped with EDS ana-
lyser.

Results

Bode spectra (FIG. 1) show the increased capacitance
with time and significant changes of surface layers charac-
ter on Ti and its alloys samples when immersed for 9 days
in Ringer's solution. Bode plots with one peak (one time
constant) observed initially for Ti and Ti6AlI7Nb, which trans-
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Rys.1. Przyktady diagraméw Bode’a dla prébek Ti i jego implantowych stopéw, anodowanych w

H,PO, , rejestrowane podczas zanurzenia w czasie 1 h i 9 dni w roztworze Ringera, 298 K

FIG.1. Examples of Bode spectra for anodised in H,PO, samples of Ti and its implant alloys recorded during
immersion for 1 h and 9 days in Ringer’s solution at 298 K.

wowane poczatkowo dla Ti i Ti6AI7Nb, ktére przechodza

RYS. 2. Mikrofotografie SEM warstw
powierzchniowych na anodowanych w 2 M
roztworze H,PO, probkach Ti (a), Ti6AI7Nb (b) i
Ti6Al4V (c,d) po 9 dniach zanurzenia w roztworze
Ringera, 298 K.

FIG. 2. SEM micrographs of surface layers on
anodised samples of Ti (a), Ti6AlI7Nb (b) and
Ti6Al4V (c,d) after 9 days immersion in Ringer’s
solution at 298 K .

po 9 dniach w bardziej ztozone krzywe, potwierdzaja po-
wstawanie dodatkowej warstwy ponad warstwag tlenkowa.
Wykresy z dwiema statymi czasowymi (RYS. 1b) zwykle
odpowiadajg dwu-warstwie tlenkowej: porowatej na po-
wierzchni i szczelnej wewnetrznej, albo moga sie odnosié¢
do pojemnosci i rezystancji zaadsorbowanych sktadnikéw
roztworu [11]. Ponadto poczatkowo, diagramy Bode dla pré-
bek Ti i stopu Ti6AI7Nb (RYS. 1a), pokazujg katy fazowe -
q wyzsze niz - 80°, natomiast dla prébek stopu Ti6AI4V kat
fazowy -50° , co w tym ostatnim przypadku $wiadczy o praw-
dopodobnej zawartosci jonowych sktadnikéw wbudowanych
do tlenku. Badania SEM i EDS (RYS. 2 i 3) ujawnity, ze

form after 9 days into more complex curves, confirm the
formation of sub-layers over the anodic oxides. Plots with
two time constant (FIG. 1b) are usually related to a two-
layered oxide consisting of a porous outer oxide and a bar-
rier inner oxide or can be assigned to capacitance and re-
sistance parameters concerned with adsorption of solution
species [11]. Moreover, Ti and Ti6AlI7Nb alloy samples (FIG.
1a) exhibit at the beginning the Bode plots with phase an-
gles -q above -80°, contrary to the Ti6AI4V alloy sample,
which shows -50° phase angle, indicating that the surface
layer is not entirely dielectric, probably containing ionic spe-
cies incorporated in the oxide straight after immersion.
SEM and EDS (FIG. 2 and 3) investigations revealed
that the surface of titanium and its alloys is covered by the
film formed of oxides with globules of Ca-O-P deposits
(FIG.3) of diameter varied from 100 to 300 nm, suggesting
the heterogeneous nucleation of Ca-O-P on oxides covered
surface. At higher magnification it is seen that Ca-O-P de-
posits merge in large clusters and they are seen in large
numbers on both alloys, particularly on Ti6AI4V (FIG. 2).
The previous studies [12-15] showed that the bioactivity
of titanium oxides might come from the negative charge on
it surface formed in the SBF solution. This charge causes
the adsorption of calcium ions, and in turn the adsorption of
phosphate ions, which leads to the deposition of hydroxya-
patite. Other authors [16] claim, that a certain thickness for
titanium oxide was necessary for the bioactivity of this ma-
terial, which can be obtained under spark-discharge, by the
heat treatment or by the increase of the electrolyte concen-
tration. It suggested that a three-dimensional structure of
the micro-porous titanium oxide structure might be neces-
sary for the apatite formation on the surfaces. On the basis

RYS. 3. Rozmieszczenie pierwiastkbw na powierzchni anodowanych w 2 M roztworze H PO, prébek stopu
tytanu Ti6AI4V po 9 dniach zanurzenia w roztworze Ringera, 298 K.

FIG. 3. Distribution of elements on the surface of the anodised in H,PO, samples of Ti6Al4V alloy soaked in
Ringer’s solution for 9 days at 298 K.



powierzchnie tytanu i jego stopéw stanowi warstwa ufor-
mowana z tlenkdw oraz kulistych wydzielerh Ca-O-P (RYS.
3) o srednicy od 100 do 300 nm, wskazujgcych na hetero-
geniczne zarodkowanie Ca-O-P na tlenkach pokrywajacych
powierzchnie. Przy wigkszym powiekszeniu ("10000) jest
widoczne, ze wydzielenia Ca-O-P zlewaja sie w duze sku-
piska, liczne na obu stopach, szczegoélnie na Ti6AI4V
(RYS.2). Wczesdniejsze badania [12-15] wykazaly, ze ak-
tywnos¢ biologiczna tlenkéw tytanu pochodzi z ujemnego
tadunku sktadnikéw warstwy powierzchniowej formowanej
w sztucznym roztworze fizjologicznym (SBF). Powoduje on
adsorpcje jonéw wapnia, a te z kolei jonéw fosforanowych
PO, z roztworu, w celu wytworzenia apatytu na powierzch-
ni. Inni autorzy [16] twierdzg, ze dla aktywnosci biologicz-
nej materiatu konieczna jest odpowiednia grubos¢ tlenku
tytanu uzyskiwana w warunkach wytadowania iskrowego,
lub obrébke cieplna albo zwiekszenie stezenia elektrolitu.
To sugeruje, ze do budowy apatytu na powierzchni tytanu
konieczna jest tréjwymiarowa budowa mikroporowatej struk-
tury tlenku tytanu TiO,. Na podstawie analizy TF-XRD [16]
stwierdzono, ze ptaszczyzna krystalograficzna (101) rutylu
wykazuje dopasowanie do ptaszczyzny (0004) hydroksy-
apatytu, poniewaz parametry rozmieszczenia atomow tle-
nu w ptaszczyznie (101) sa podobne do parametrow roz-
mieszczenia grup OH- w ptaszczyznie (0004). W trakcie
anodowania tytanu w roztworach H,PO, obserwuje sie for-
mowanie warstwy tlenkowej TiO, z wydzieleniami trudno
rozpuszczalnego fosforanu Ti(HPO,), ~ nH,O [17]. Zdol-
nos¢ formowania apatytu na tytanie utlenianym anodowo w
roztworach H,PO, uzasadnia dopasowanie tetraedrow wbu-
dowanych do warstwy tlenkowej fosforandw do tetraedrow
fosforanéw hydroksyapatytu. Podobienstwo strukturalne i
chemiczne tytanu i stopu Ti6AI7Nb [17] ttumaczy podobne
zachowanie i charakterystyke warstw powierzchniowych na
obu materiatach. W przypadku stopu Ti6Al4V wieksza ilo$¢
wydzielonych fosforanéw dziata indukujaco na proces wy-
dzielania hydroksyapatytu.

WhniosKi

Podczas zanurzenia w roztworze Ringera probki tytanu i
jego stopéw implantowych, anodowane w 2 M roztworze
H,PO, wykazujg zréznicowane wartosci pojemnosci elek-
trycznej i odmienny przebieg zmian zachodzacych na po-
wierzchni materiatdw. Réznice w wartosciach pojemnosci,
jak réwniez diagramy Bode,a, wskazujg rozng strukture i
morfologie wydzielen, uzaleznionych od typu materiatu.
Zastosowana metoda moze by¢ wykorzystana do pokry-
wania implantowych stopow tytanu dodatkowa, porowata
warstwag bioaktywnych wydzieleh Ca-O-P.

of TF-XRD analysis [16] it was determined that the rutile (1
0 1) crystal plane matches the (0 0 0 4) crystal plane of
hydroxyapatite and the parameters of O atoms in crystal
plane (101) are similar to the parameters of OH- arrange-
ment in plane (0004). During titanium anodizing in H,PO,
solutions the deposition of sparingly soluble Ti(HPO,), ~
nH,O is observed [17]. The ability to form apatite on tita-
nium anodized in H,PO, solutions may be explained by
matching of tetrahedra of phosphates incorporated into ox-
ides with the tetrahedra of phosphates in hydroxyapatite.
The structural and chemical similarity of titanium and its
alloy Ti6AI7Nb may explain the similar behaviour and char-
acteristics of surface layer on both materials. In a case of
Ti6Al4V alloy the greater amount of phosphates in the anodic
layer enhances the process of hydroxyapatite deposition
on this material.

Conclusions

Specimens of titanium and its implant alloys, anodised
in 2 M H,PO, solution, show different values of electrical
capacitance and diverse changes during immersion in Ring-
er's solution at room temperature. Changes in capacitance
values as well as Bode plots obtained during immersion
imply different structure and morphology of deposits on the
anodic surfaces, which are dependent on type of the mate-
rial. The applied method may be used to cover implant al-
loys with additional porous layer of bioactive Ca-O-P de-
posits.
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Streszczenie

W pracy zastosowano 3 rodzaje modyfikacji po-
wierzchni siateczek tytanowych: trawienie w roztwo-
rze "pirania", wodny roztwor dekstranu, wodny roz-
twér aldehydu glutarowego w potgczeniu z wodnym
roztworem dekstranu. Powierzchnie obserwowano
przy uzyciu SEM oraz scharakteryzowano jej chropo-
watos¢. Wstepna ocena zachowania sie komérek w
bezposrednim kontakcie ze wszystkimi badanymi
materiatami wskazuje na dobrg tolerancje komérek w
stosunku do tytanowych podtozy.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 60-62]

Wprowadzenie

Wazng grupg materiatléw stosowanych w biologii i me-
dycynie sg metale i ich stopy. W$rdd nich najkorzystniej-
szymi wkasciwosciami charakteryzuje sie tytan. Podstawo-
wg jego zaletg sg korzystne wiasciwosci mechaniczne i
dobra bhiozgodnos¢ [1]. Decydujace znaczenie w przypad-
ku reakcji zywych komorek w kontakcie z materiatem ma
stan powierzchni, w tym m.in.: jej sktad chemiczny oraz
chropowatos¢ i topografia. Celem niniejszej pracy jest za-
stosowanie réznych metod modyfikacji powierzchni siate-
czek Ti oraz badania ich wptywu na topografie i chropowa-
tos$¢ powierzchni w aspekcie wykorzystania w inzynierii tkan-
kowej.

Materiat i metodyka badan

Do badan wykorzystano siateczki firmy Tiomesh wyko-
nane z blachy tytanowej o grubosci 0,2 mm stosowane w
chirurgii. Srednica oczek w tych siateczkach wynosita 1 mm.
Z siateczki o wymiarach 3x3 cm wycieto prébki w postaci
krazkéw o srednicy 6 mm. Zastosowano 3 rodzaje modyfi-
kacji powierzchni:

- Trawienie w roztworze stezonego H,SO,i 30%H,0, w sto-
sunku objetosciowym 1:1 (tzw. roztwoér "pirania™) przez 4
godziny, RT. Celem tej obrébki byto czyszczenie siateczek
tytanowych, funkcjonalizacja ich powierzchni poprzez jej

SURFACE
MODIFICATIONS OF
TITANIUM MESH
INTENDED FOR BONE
IMPLANTS

MatcorzATA LEwWANDOWSKA*, HALINA GARBACZ*, WOJCIECH
FaBiaNowsk**, BEATA PoLAk**, MALGORZATA LEWANDOWSKA-
SzuMIEE***

*WaRrRsAw UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

FAcuLTY oF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING;

Wotoska 141, 02-507 WARsAW

**\WARsAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY, FACULTY oF CHEMISTRY,
Koszykowa 75, 00-662 W ARsAW

***MEebpicAL UNIVERSITY oF WARSAW,

DEPARTMENT OF BiorPHYsIcs AND HumAN PHYsIOLOGY,
CHatuBINskIEGO 5, 02-004 W ARSZAWA

Abstract

The surface of a titanium mesh was subjected to
modification using the three methods: etching in a 'pi-
ranha’ solution, immersing in a water dextran solu-
tion, and immersing in a water glutar aldehyde solu-
tion mixed and in a water dextran solution. The sur-
face topography of the mesh (before and after the
modifications) was examined in a scanning electron
microscope, and its surface roughness was measured.
Preliminary observations show that all the materials
are well tolerated by the living cells cultured in direct
contact with them.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 60-62]

Introduction

Metals and alloys belong to an important group of mate-
rials that are used in biology and medicine. Among these
materials, commercially pure titanium exhibits advantageous
mechanical properties and a good biocompatibility [1]. When
a material is in contact with living cells, the condition of its
surface (e.g. the chemical composition, topography and
roughness) plays the critical role. The aim of the present
work was to compare various methods of surface modifica-
tion of a titanium mesh, and to examine how they affect the
surface topography and roughness.

Material and experimental
procedure

A titanium mesh (delivered by the Tiomesh) made of a
sheet 0.2 mm thick was used in the present study. The di-
ameter of the eyelets was 1 mm. The samples in the form
of discs 6mm in diameter were cut off from a 3 x 3 cm mesh.
The sample surfaces were modified by the three methods:
- etching in RT in a mixture of concentrated sulfuric acid
and a 30% hydrogen peroxide solution (the vol. ratio = 1:1).
This modification was aimed at improving the osteoblast
adhesion, cleaning the Ti meshes, oxidizing their surface
and introducing hydroxyl groups into it [2],



utlenienie i wprowadzenie grup hydroksylowych [2] oraz
polepszenie adhezji osteoblastéw.

- Wodny roztwér dekstranu o stezeniu 0,05% wag. z po-
lilkwasem akrylowym) (PAA) (0,05% wag.) z dodatkiem jo-
noéw wapnia (C = 0,01M) w postaci Ca(NO,),, ktérych zada-
niem byto usieciowanie tancuchdéw polisacharydu i PAA.
Siateczki tytanowe zostaty zanurzone w roztworze na 5 min.
Celem tej modyfikacji byto polepszenie adhezji osteobla-
stéw na podtozach tytanowych [3].

- Wodny roztwor aldehydu glutarowego (C,=5%) (GA) i
wodny roztwdr dekstranu (j.w.). Siateczki tytanowe zostaty
zanurzone w roztworze GA na 5 min. Nadmiar aldehydu
glutarowego zostat odptukany woda dejonizowana. Nastep-
nie siateczki zanurzono na 5 min. w roztworze dekstran/
PAA/Ca?. Aldehyd glutarowy zostat zastosowany w celu
kowalencyjnego zwigzania tancuchéw dekstranowych z
podtozem [3].

Powierzchnie siateczek w stanie wyjsciowym i po modyfi-
kacjach obserwowano przy uzyciu skaningowego mikrosko-
pu elektronowego (SEM). Nastepnie scharakteryzowano
chropowatos¢ badanych powierzchni. Do tego celu wyko-
rzystano profilometr uniwersalny firmy BENDIX.

Po sterylizacji radiacyjnej dawka 25 kGy ocenie poddano
zachowanie sie komdrek w kontakcie z badanymi materia-
tami. Do tego celu uzyto komorek izolowanych z ludzkiej
tkanki kostnej w pierwszym pasazu. Hodowle prowadzono
w warunkach standardowych. Oceniano morfologie komé-
rek przyzyciowo w mikroskopie optycznym przeswietlenio-
wym oraz po utrwaleniu komoérek po14 dniach od zatozenia
hodowli w SEM.

Wyniki badan

RYS. 1. Obraz powierzchni siateczek tytanowych:
w stanie wyjSciowym (a), po trawieniu (b), z
warstwag dekstranu (c), z warstwa aldehydu
glutarowego (d).

FIG. 1. Surface of the titanium meshes: as-
received state (a), after etching (b), with a dextran
coating (c), with a GA/dextran coating (d).

R¢ [um]
OFRLNW,AOION

Ti
piranha'
solution

dextran
GA/dextran

RYS. 2. WartoSci parametru Rt modyfikowanych
i niemodyfikowanych siateczek tytanowych.
FIG. 2. Values of Rt parameter for unmodified and
modified surfaces.

- immersing in a water dextran solution (0.05wt.%) and in a
water polyacrylic acid (PAA) solution (0.05wt.%) added with
calcium ions in the form of the Ca(NO,), salt (C-0.01M) in
order to crosslink the dextran and PAA molecules. The Ti
meshes were immersed in the mixture of the solutions for 5
min. This modification resulted in the osteoblast adhesion
to the titanium supports being improved [3],

- immersing in a water solution of glutar aldehyde
(GA)(5wt.%) for 5 min (in order to form covalent bonds be-
tween dextran and the support [3]), removing the GA ex-
cess by washing with DI water and, then, immersing in a
dextran/PAA/Ca?* solution for 5 min.

The surfaces of the meshes in the as-received state and
after the modifications were observed in a scanning elec-
tron microscope. Then, their surface roughness was meas-
ured using a BENDIX profile gauge.

All the samples were sterilized (radiation sterilization, 25
kGy) and then used as the support for living cells (human
bone derived cells in the first passage) in vitro. The cells
were cultured in direct contact with the titanium meshes
under standard conditions. The morphology of the living cells
was examined in an inverted microscope, and after 14 days
when the cells were fixed - in a SEM.

Results

FIG.1 shows images of the surface of titanium meshes
observed in a SEM. In the as-received state (FIG. 1a), we
can see characteristic oriented grooves resulting from ma-
chining. Etching in the "piranha" solution (Fig. 1b) leads to
the formation of micropores on the sample surface. The
topography of the polymer coated surfaces (FIG. 1c, d) is
similar to that in the as-received state.

One of the important factors affecting the cell behavior in
contact with a material is the surface roughness. The rough-
ness measurements have shown that etching does not
change significantly the roughness of the surface, whereas
the polymer coatings increase the surface roughness. The
parameter R, (FIG. 2) defined as the distance between the
peak line and the valley line in the roughness profile illus-
trates well these changes.

The cells observed in direct contact with titanium meshes,
irrespective of whether modified or unmodified, were nu-
merous and well spread. In all the cases their morphology
was similar (FIG. 3).

RYS. 3. Obraz komérek na powierzchni siateczki
trawionej roztworem *'pirania” (SEM).

FIG. 3. Cells on the surface of a mesh etched in the
"piranha" solution (SEM).
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RYS. 1 przedstawia obraz powierzchni siateczek tyta-

(RYS. 1a) na powierzchni widoczne sg charakterystyczne
dla obrébki mechanicznej ukierunkowane rysy. Trawienie
w roztworze "pirania" (RYS. 1b) spowodowato pojawienie
sie mikroporowatosci powierzchniowej. Powierzchnie po-
kryte polimerem (RYS. 1c, d) zachowuja topografie zblizo-
na do stanu wyjsciowego.

Waznym czynnikiem wplywajgcym na zachowanie ko-
morek w kontakcie z materialem jest rozwiniecie powierzch-
ni. Pomiary chropowatosci pokazaly, ze trawienie nie zmie-
nia w spos6b znaczacy chropowatosci powierzchni, nato-
miast powierzchnie w warstwami polimeréw charakteryzu-
ja sie znacznie wiekszg chropowatoscia, co dobrze ilustru-
ja zmiany parametru R, (RYS. 2) definiowanego jako odle-
gto$¢ miedzy linig wzniesien a linig wgtebien profilu chro-
powatosci.

W ocenie przyzyciowej stwierdzono, ze komorki widocz-
ne w oczkach siateczek tytanowych, przylegajace do $cia-
nek materiatu, zachowujg prawidtowg morfologie. Na pod-
stawie obserwacji komdrek na powierzchni tytanu we
wszystkich analizowanych grupach stwierdzono, ze zaréw-
no na powierzchni tytanu niemodyfikowanego jak i na po-
wierzchniach poddanych poszczegdéinym modyfikacjom
widoczne sg rozptaszczone komorki o wygladzie podob-
nym do komérek w grupie kontrolnej (Rys. 3).

Dyskusja wynikow
I podsumowanie

Zastosowane modyfikacje poprawiaja funkcjonalne para-
metry powierzchni. Trawienie roztworem "pirania" zmienia
topografie powierzchni, ale takze w jego wyniku powierzch-
nia zostaje wzbogacona w grupy hydroksylowe [2], kt6re
sprzyjaja adhezji komorek. Ponadto obrébka ta moze do-
prowadzi¢ do zmian topografii powierzchni tytanu w skali
nanometrycznej [4], co przyspiesza osteogeneze w warun-
kach in-vitro.

Natozone warstwy dekstranu, rowniez zawierajace grupy
hydroksylowe, wykazuja wieksze rozwiniecie powierzchni,
co, jak wiadomo z literatury, sprzyja adhezji komorek [5].
Wstepna ocena zachowania sie komorek w bezposrednim
kontakcie ze wszystkimi badanymi materiatami wskazuje
na dobrg tolerancje komoérek w stosunku do tytanowych
podtozy. Dla poréwnania przezywalnosci i funkcji komorek
hodowanych w kontakcie z materialami o0 modyfikowanych
powierzchniach prowadzone sg badania ilosciowe.

Podziekowanie

Praca naukowa finansowana ze $rodkéw KBN jako za-
danie badawcze zamawiane 05/PBZ-KBN-082/T08/2002.

Discussion and summary

The applied modifications improve the functional prop-
erties of the titanium mesh surfaces. Etching not only
changes the surface topography, but also introduces the
hydroxyl groups [2] which improve osteoblasts adhesion.
Moreover, this treatment can lead to nanotexturing of the
titanium surface, which enhances the in-vitro osteogenesis
[4].

The dextran coatings are rich in surface hydroxyl groups
and in addition are rougher, which improves the cell attach-
ment to the material [5].

Preliminary qualitative observations of human bone derived
cells in direct contact with the surface of the investigated
materials show that both the unmodified titanium surface
and the surface modified by the methods used in the ex-
periment is well tolerated by living cells. Qualitative meas-
urements of the cell viability and function are required.
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Wstep

W chirurgii kostnej wykorzystuje sie aktualnie coraz sze-
rzej wiele rodzajow materiatldw o wkasciwosciach specjal-
nych. Duza grupa badan ukierunkowana jest na materiaty
resorbowalne. Ceramika fosforanu wapnia (CaP) ksztattu-
je gtéwny nieorganiczny sktadnik kosci i z tego powodu jest
dobrym kandydatem jako materiat do rekonstrukcji kosci,
uzywany jako wypetniacz do implantéw i rusztowanie w in-
zynierii tkankowej [1, 2]. Ponadto, ceramiki CaP sg znane
jako materialy tworzgce silne i ciggte potgczenia z koscia.
Jednakze nawet najbardziej biozgodny materiat jakim jest
hydroksyapatyt, posiada wady wynikajgce z kruchosci i matej
szybkosci rozpadu [3]. Implanty poddawane obcigzeniom,
nie moga by¢ catkowicie wykonane z hydroksyapatytu, ze
wzgledu na jego wysokg kruchos$¢. W celu wykorzystania
zalety HAp jaka sg wysokie wlasciwos$ci bioaktywne, a po-
mimo jego wad wynikajgcych z kruchosci, uzywany moze
by¢ jako warstwa na podtoze metalowe [4, 5]. Celem ba-
dan byta analiza wptywu czestotliwosci pracy lasera na wa-
runki krystalizacji powtoki HAp i rozwijana w niej teksture
krystalograficzng oraz generowany poziom naprezen wita-
snych.

Czesc doswiadczalna

Warstwy hydroksyapatytu naniesione zostaly laserem
excimerowym ArF (I =193 nm). Jako podtoze zastosowano
stop tytanu Ti6Al4V, stosujac jego podgrzewanie do tempe-
ratury 650+70°C. Warunki osadzania: HAp na Ti6Al4V z H,0O;
p=2*10"mba; 5Hz, HAp na Ti6Al4V z H,0; p = 2* 10 mba;
20Hz, HAp na Ti6Al4V z H,O; p = 2* 10 mba; 50Hz . War-
stwy nanoszono przy zmiennej czestotliwosci pracy lasera,
zachowuja statos¢ innych parametrow.

W oparciu o wyniki rentgenowskiej analizy fazowej i ob-
serwacje mikroskopem sit atomowych (AFM) stwierdzono,
ze wszystkie warstwy posiadaty charakter krystaliczny. Jest
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Introduction

Many kinds of special materials are currently used in bone
surgery. Recently, biodegradable materials for bone tissue
have been developed to respond the requirement. Calcium
phosphate (CaP) ceramics form the major inorganic con-
stituent of bone, and are therefore an obvious candidate to
be used as a bone-bonding biomaterial. Indeed, CaP ce-
ramics are known to form a strong and continuous interface
with bone and exhibits bioactive properties [1, 2]. Even hy-
droxyapatite (HAp), the same as the main inorganic com-
ponent of bone, has disadvantage. Major drawback of CaPs
is their limited fracture toughness and brittleness, thus load
bearing implants cannot be entirely made of HAp [3]. How-
ever, to take profit of the HAp bioactive properties in spite
of its brittleness as a bulk material, it can be applied as
coating on the surface of metallic implants [4, 5]. The goal
of this work was to study contribution of laser frequency on
crystallinity of the deposited layer as well as crystallographic
texture and level of residual stress.

Experimental

Hydroxyapatite (HAp) layers were deposited by means of
the ArF laser (= 193 nm) on Ti6Al4V alloy used as a substrate
heated to 650+70°C. Three different laser frequency were
applied for the hydroxyapatite deposition: HAp on Ti6Al4V
with H,0O; p=2101 mba; 5Hz, HAp on Ti6Al4V with H,O;
p=2101mba; 20Hz, HAp on Ti6Al4V with H,O; p=2*101 mba;
50Hz (all samples were deposited with H,O; p=2*10-*mbar).
On basis of the X-ray phase analysis and atomic force
microscopy (AFM), it was observed that deposition in H,O
atmosphere the in the reactive chamber led to crystallized
structure of the layers (FIG. 1).

The texture character as well as residual stress distribution
could inform about the crystallite packing and its homoge-
neity in the layer which strongly influence on biocompatibility.
The ring shape of the pole figures proves the axial charac-
ter of the crystallographic texture. The ideal, central axial
orientation type (001) was calculated and it was revealed
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RYS. 1. Topografia powierzchni AFM przedstawia-
jaca krystaliczng warstwe HAp osadzong z
czestotliwoscia 5 Hz.

FIG. 1. AFM image presenting the crystalline layer
deposited at 5 Hz.

b.)

RYS. 2. Figury biegunowe tekstury:

a.) czestotliwos¢ 50Hz, b.) czestotliwos¢ 20Hz,
c.) czestotliwosc¢ 5Hz.

FIG. 2. Texture pole figures:

a.) laser frequency 50Hz, b.) laser frequency 20Hz,
c.) laser frequency 5Hz.

to istotne, gdyz struktura krystaliczna w odrdznieniu od
amorficznej posiada dobrg biozgodnos¢. Wytworzona at-
mosfera pary wodnej w komorze reakcyjnej sprzyjata otrzy-
maniu krystalicznych warstw hydroksyapatytowych (RYS.
1).

Badaniami informujacymi o roztozeniu krystalitow w war-
stwie jest analiza tekstury. Kotowy charakter figury biegu-
nowej $wiadczy o osiowosci tekstury osadzonej warstwy.
Najsilniejszg teksture zaobserwowano dla najnizszej cze-
stotliwosci. Jest to tekstura osiowa typu (001). Stwierdzo-
no, ze wraz ze wzrostem czestotliwosci charakter osiowy
jest coraz stabszy (RYS. 2).

W celu okreslenia miejsc najwiekszych zmian na figu-
rach biegunowych, wykonano réznicowe figury biegunowe

T 211

Rozn_3-1

Rozn 3-1

RYS. 3. R6znicowe figury biegunowe; poréwnanie
figury dla 5 Hz i 50 Hz.

FIG. 3. Differential pole figures; subtraction of the
pole figure for 5 Hz and 50 Hz.

that with the lowering of the laser frequency, the orientation
was more pronounced (Fig. 2). To observe the area of the
changes in orientation, the differential pole figures gained

HAp na Ti6Al4V z
H.0; p=2*10"'mba;

213 S5Hz

222
HAp na Ti6AI4V z

H20; p:2*10'1m ba;
20Hz

222

213

Nanrg enia wiasne MPa

by subtracted intensities of pole figures type 002 and 211
(FIG. 3) were performed for 5Hz and 50Hz laser frequency.
Presented results show the area which are responsible for
the texture orientation weakening.

Residual stress is generated in all physico-chemical proc-
esses. First type is called macro residual stress and it influ-
ence on the lattice parameter change from a, to a,. X-ray
investigations allow to estimate micro- residual stress so
called second and third type. They play a main role in the
al level fluctuation. On basis of the pole figures examina-
tion, correlation between laser frequency and texture as well
as macro type of the residual stress was observed, espe-
cially in the layer deposited with the lowest laser frequency.
The stress decreased with the laser frequency increase.
Position pole figures which inform about the macro stress
distribution revealed the axial character and weakening to-
wards the high frequency. To examine the values of the
residual stress, sin?y method was used. The examination
was performed for the 20 and 5 Hz deposition conditions.
The results shown below (FIG. 4). The change of the stress
character was observed.

8222
=213



typu 002 i 211 przez odjecie intensywnosci z figury najsta-
biej wyksztatconej (50Hz) od najsilniej (5Hz) (Rys. 3). Pre-
zentowane wyniki wskazujg obszary odpowiedzialne za
ostabienie tekstury wraz ze wzrostem czestotliwosci.

Reakcjg materialu na zmiany wymiarowe w strukturze
sieci w procesach fizyko-chemicznych sg naprezenia wia-
sne. W oparciu o pomiary zmiany odlegtosci miedzyptasz-
czyznowych materialu metoda rentgenowska mozna okre-
Sli¢ wartos$¢ naprezen wtasnych. Naprezenia pierwszego
typu sa to naprezenia makro, ktére majg silny wplyw na
zZmiane parametru sieci z wartosci a, do a,. Badania po-
zwalajg takze na oszacowanie mikro naprezen wtasnych,
tak zwanych naprezen drugiego rodzaju. One wplywaja na
fluktuacje w obrebie zmienionego naprezeniami makro,
parametru sieci. Na podstawie pozycyjnych figur bieguno-
wych, stwierdzono silny udziat naprezen wtasnych w war-
stwie, zwlaszcza nanoszonej przy najnizszej czestotliwosci
lasera. Ich charakter jest osiowy i coraz stabszy wraz ze
zwiekszaniem czestotliwosci. W celu okre$lenia wartosci
naprezen wtasnych zastosowano rentgenowska metode
sin?y. W badaniu poréwnano warstwy naniesione przy cze-
stotliwosci 20 i 5Hz. Wyniki przedstawiono ponizej (RYS.
4). Zaobserwowano, ze zmiana czestotliwosci lasera przy
nanoszeniu warstw moze mie¢ wptyw nawet na zmiane cha-
rakteru naprezen wkasnych.

Podsumowanie

W pracy przedstawiono zalezno$c¢ czestotliwosci pracy
lasera na zmiany tekstury i wartosci naprezen wtasnych w
naniesionej warstwie. Stwierdzono, ze we wszystkich przy-
padkach zaszla petna krystalizacja warstw, co wynika z
zastosowania odpowiedniej atmosfery (H,O) w komorze
reakcyjnej. Krystaliczna warstwa w zastosowaniach biome-
dycznych jest bardzo istotna, gdyz im bardziej materiat po-
siada budowe krystaliczna, tym lepsza jest jego biozgod-
nos¢. Badania tekstury wykazaty silny wptyw czestotliwo-
Sci lasera na teksture krystalograficzng jak réwniez war-
tos¢ i charakter naprezen wiasnych.
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Concluding remarks

The influence of a laser frequency on deposition of HAp
layers was examined. The crystalline character of HAp struc-
ture due to water atmosphere application and proper
substrate temperature was stated. Crystallized layers are
very important from the biocompatibility point of view. The
more the layers are crystallized the better is their
biocompatibility. Texture examination showed high influence
of the laser frequency on the crystallographic texture as well
as residual stress distribution.
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Powtoki TiN wytworzone zostaly na tytanie metalicznym
z wykorzystaniem osadzania laserem impulsowym tzw.
metoda PLD bazujgca na ablacji laserowej tarczy tytano-
wej. Uktad do osadzania oparty byt o laser typu Nd:YAG
pracujacy na podstawowej harmonicznej 1064 nm. Do ko-
mory reakcyjnej wprowadzano atmosfere azotowg stosu-
jac przeptyw 30sccm. Przedmiotem badan byta struktura
analizowana metodg dyfrakcji rentgenowskiej (XRD), mor-
fologia powierzchni z wykorzystaniem mikroskopu sit ato-
mowych (AFM) oraz mikrostruktura badana na przekroju
poprzecznym metodg transmisyjnej mikroskopii elektrono-
wej (TEM). Przeprowadzone zostaty pomiary tekstury kry-
stalograficznej metoda rentgenograficzng oraz wartosci
naprezen wtasnych w podtozu i osadzonej warstwie.
Analizowano wptyw szorstko$ci powierzchni podtoza tyta-
nowego na pojawiajaca sie teksture krystalograficzng i jej
dziedziczenie do warstwy oraz poziom naprezen wtasnych
w podtozu i warstwie. Trzy rodzaje materiatow o réznej chro-
powatosci wytypowane zostaly do badan: blacha o po-
wierzchni po walcowaniu o $redniej chropowatosci 0.9229
mm, o powierzchni po mechanicznym szlifowaniu na pa-
pierach wodnych, chropowatos¢ srednia 0.6409 mm i me-
chanicznym polerowaniu o $redniej chropowatosci 0.3483
mm (RYS. 1).
W pierwszym przypadku, gdzie warstwe osadzono na pod-
toze nie obrabiane mechanicznie, stwierdzono osiowy cha-
rakter tekstury zaréwno w podtozu jak i w warstwie. Maksi-
ma wystepujg w tych samych miejscach co moze $wiad-
czy¢ o dobrej dziedzicznosci tekstury podtoza przez tekstu-
re warstwy. Orientacja warstwy osadzonej na podioze szli-
fowane jest silna mimo silnego zaburzenia tekstury podto-
za. W trzecim przypadku, tekstura podtoza jest osiowa,
dobrze dziedziczona przez teksture warstwy. Zastosowa-
nie detektora pozycyjnie czutego, pozwolito wykresli¢ figu-
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TiN coatings on metallic titanium were produced by
pulsed laser deposition using a system working with a
Nd:YAG laser for ablation of titanium target. Nitrogen envi-
ronment was applied in the reactive chamber in flow of
30sccm. Structure examinations X-ray diffraction (XRD),
atomic force microscopy (AFM) and transmission electron
microscopy (TEM) were performed to study surface mor-
phology (AFM) and microstructure of the cross-section
(TEM) as well as crystallographic texture and residual
stresses (XRD).

Contribution of roughness of the metallic titanium sheet to
the developed crystallographic texture and its generation
by the layer as well as the residual stress in the substrate
and the deposited layer was examined. Three materials
were under examination i.e. not treated surface of the tita-
nium sheet just after rolling with average roughness 0.9229
mm, mechanically ground, roughness 0.6409 mm and
mechanically polished roughness 0.3483 mm (FIG. 1). The
heritage of the crystallographic texture in the substrate and
the deposited layer was discussed.

Texture in the substrate in all cases are different and it could
cause on the texture of the layer. In the first case when the
TiN was deposited on as rolled substrate with 0.9229 mm
roughness the maximas of the substrate and the layer are
in the same position. The character of both pole figures is
axial and well generated. In the second layer the orienta-
tion is strong in spite of the high disturbance of the orienta-
tion of the substrate. No generation is observed. The tex-
ture character of the TiN layer deposited on mechanically
polished substrate (roughness 0.3483 mm) is axial, similar
to the substrate. Inheritance is good. Application the posi-
tion sensitive detector allows to draw pole figures of residual
stress distribution (FIG. 2) .

The most uniform and isotropic stress distribution was ob-
served for the layer deposited on the substrate with the low-
est roughness. The type of the stress distribution is axial.
Variation of the compressive residual stress in the range of
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RYS. 1. Figury biegunowe tekstury podtoza tytanowego a.) warstwy TiN b.).
FIG. 1. Pole figures of the titanium teksture a.) and TiN coating b.).
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RYS. 2. Figury biegunowe rozkladu naprezen
wiasnych w warstwie.
FIG. 2. Residual stress distribution in the layer.

ry biegunowe rozktadu naprezen w warstwie (RYS. 2).
Najbardziej rownomierny i izotropowy rozktad naprezen
wiasnych stwierdzono w trzecim przypadku, dla warstw
osadzonych na podtozu o najnizszej chropowatosci. Stwier-
dzono silny wplyw tekstury podtoza na teksture warstwy i
rozktad naprezen wilasnych w warstwie.

Makro naprezenia wkasne w warstwie TiN w zaleznos$ci od
stanu podtoza ksztattowaty sie na poziomie -4 do -10 GPa.
Analiza cienkich folii na elektronowym mikroskopie trans-
misyjnym wykazala ciggte przejscie od nanokrystalicznej
struktury powtoki TiN do polikrystalicznego tytanu stano-
wigcego podtoze (RYS. 3).

Pierscieniowy charakter dyfrakcji elektronowych uzyskanych
za techniki pomoca "selected area diffraction” dowodzi na-
nokrystalicznemu charakterowi naniesionej warstwy, co
moze wptynaé na rownomierny rozktad krystalitow w war-
stwie.

Podsumowanie

Powtoki azotku tytanu sg przewidziane do zastosowania
do komor w petni implantowalnego sztucznego serca. Cho-
rym z przewlekig lub nieodwracalnag niewydolnoscia serca
niezbedne jest wspomaganie serca przez okres kilku lub
kilkunastu lat - docelowo permanentnie - z zagwarantowa-
niem zycia w warunkach domowych oraz mozliwoscia czyn-

Podtoz e Ti

I Warstwa TiN I

RYS. 3. Mikrostruktura TEM azotku tytanu
osadzonego na tytanie.
FIG. 3. TEM microstructure TiN deposited on Ti.

4 to 10 GPa measured in the TiN coating was stated in
respect to the surface state. Thin foil examination on TEM
revealed a blurred character between the nanocrystalline
deposited TiN coating to the polycrystalline metallic tita-
nium (FIG. 3).

Electron diffraction pattern achieved by selected area dif-
fraction technique revealed nanocrystalline structure of the
layer deposited on metallic which could be associated with
the uniform distribution of the particles. In the samples
with Ti substrate the interlayer has

a blurred character from the TiN coating to the substrate,
which could confirm good adhesion.

Concluding

Titanium nitride layers will be potentially used for the
implantable chambers of the ventricle assist device. Peo-
ple who suffer from the heart dysfunctions need to be sup-
ported by artificial heart supply for the period of the few
months. The intended target is to build such device which
would be implanted permanently and which would allow a
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nej pracy zawodowej i rekreacji. Wymagania takie spetnia-

wszczepiane catkowicie (wraz z napedem i baterig) do cia-
ta pacjenta. W przypadku materiatow kontaktujacych sie z
krwig niezbedne jest zagwarantowanie odpowiedniego stop-
nia chropowato$ci powierzchni. Jest to konieczne dla for-
mowania sie naturalnej warstwy proteinowej, czyli akcep-
tacji biomateriatu przez organizm. Z dotychczasowych prac
i uzyskanego doswiadczenia wynika, ze metoda PLD umoz-
liwia sterowanie chropowatos$cig powierzchni i jej zoptyma-
lizowania.
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Perspektywe rozwoju powtok tribologicznych nowej ge-
neracji stanowig gradientowe materiaty funkcjonalne. W po-
jedynczych warstwach tribologicznych generowane sa za-
zwyczaj wysokie naprezenia wkasne prowadzgce niejedno-
krotnie do pojawiania sie mikropeknie¢. Jednym ze sposo-
béw unikniecia tego bardzo niekorzystnego zjawiska jest
redukcja naprezen poprzez zastosowanie warstw posred-

patient close to normal existence. Such requirement are
covered by the implantable heart prostheses. When blood
comes in contact with biomaterial surface it is necessary to
guarentee a degree of the roughness. It is necessary to
form natural biolayer formed by blood proteins. The sum-
mary that the PLD method allows to control the surface
roughness follows from the current experience and achieved
results.
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Perspective development of tribological coatings of new
generation seems to be expected in functionally gradient
materials. Appearing high value of stress in monolayer
tribological coatings leads in many cases to micro-cracks
formation. One of elimination method of this disadvantage
is expectation in stress reduction due to interlayer applica-
tion of super-elastic material which separates super-hard
layers and could moreover block cracks propagation during



RYS. 1. Mikrostruktura TEM przekroju
poprzecznego powtoki Cr/CrN/Cr/CrCN.

FIG. 1. TEM microstructure of the cross-section
coating of the Cr/CrN/Cr/CrCN fabricated by
means of PLD method.

CrN
Chropowato&:
0.0618[Hm]

TiN
Chropowato&:
0.046[Mm]

RYS. 2. Morfologia AFM powierzchni powtoki
uzyskanej metoda PLD typu: a) CrN; b) TiN.

FIG. 2. AFM morphology of surface coatings
produced by PLD: a) CrN; b) TiN.

nich z materiatu super-sprezystego, rozdzielajgcych war-
stwy super-twarde. Celem jest wytworzenie formy powtoki
wielowarstwowej, w ktérej dojdzie do redukcji naprezen i
blokow

ania propagacji peknie¢ w czasie eksploatacji elementu.
Wielowarstwowe powtoki na bazie uktadu Cr/CrN i Ti/TiN
wytworzone zostaty technikg laserowg (Pulsed Laser De-
position-PLD), stosujac laser Nd:YAG pracujacy w trybie
podstawowym 1064 nm, wyposazony w modulator dobroci
generujacy nanosekundowe impulsy o dtugosci 10 ns i re-
petycji 50 Hz. RYS. 1 przedstawia mikrostrukture TEM prze-
kroju poprzecznego wielowarstwowego materiatu typu Cr/
CrN/Cr/CrCN o grubosci okoto jednego mikrometra uzyska-
na z cienkiej folii przygotowanej zaawansowang metoda
preparatyki FIB (Focused lon Beam). Pierscieniowe dyfrak-
cje uzyskane za pomoca techniki "selected area diffraction”
, Jak rowniez mikrodyfrakcje uzyskane za pomoca wigzki
zbieznej, wskazujg na nanokrystaliczng forme faz typu CrN
oraz CrCN stanowiacych warstwy twarde w powtoce tribo-
logicznej. Rozmycie pierscieni dyfrakcyjnych w przypadku
warstw chromowych, miekkich, sugeruje na ich budowe
amorficzna.

Morfologia powierzchni analizowana z wykorzystaniem mi-
kroskopu sit atomowych (AFM), wykazata, tak w przypadku
powtoki na bazie CrN jak i TiN charakter jednorodny, o ni-
skiej chropowatosci 0.0618[mm] i 0.046[mm], odpowied-
nio dla warstw bazujgcych na CrN i na TiN (RYS. 2). Uzy-
skane wyniki zostaly potwierdzone badaniami na profilo-
metrze (RYS. 3). Srednia wysoko$¢ nieréwnosci byta na
poziomie setnych mikrometra, co weryfikuje metode PLD
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RYS. 3. Analiza nieréwnosci powierzchni dla
powtok na bazie: a) CrN; b) TiN.

FIG. 3. Profile Measurements Gauge analysis of
surface roughness: a) CrN; b) TiN.

exploitation.

Multilayer coatings basing on the Cr/CrN and Ti/TiN were
fabricated using PLD method with application of a Nd:YAG
laser working in basic mode 1064nm with Q-switch gener-
ating nanosecond pulses of 10ns with 50Hz repetition.
Cross-section of the multilayer coating Cr/CrN/Cr/CrCN was
investigating by means of transmission electron microscopy
(TEM) in order to solve their growth mechanism and micro-
structure (FIG. 1). The application of the standard prepara-
tion technique was impossible for this coating. Thus, the
ion cutting with a focused gallium ion beam (FIB) was used.
Diffraction rings obtained by selected area diffraction tech-
nique as well as micro-diffraction obtained by the focused
beam technique informed that CrN and CrCN have
nanocrystalline structure. The blurred rings of the Cr layers
could make an assumption that they have amorphous char-
acter.

The surface morphology, analysed by atomic force
microscopy (AFM) of the Cr and Ti based multilayer coat-
ings revealed a high uniformity in both cases (FIG. 2). A
mean roughness was in order of hundredths of micrometer
which verified the PLD as the method producing high qual-
ity surfaces.

Layers produced by pulsed laser deposition technique
are characterized by high, compressive residual stress 9
and 4.5 GPa for Ti/TiN/Ti/TiN and Cr/CrN/Cr/CrCN, respec-
tively. The recent results obtained on materials with differ-
ent numbers of layers based on Ti, presented that residual
stress decreases with increasing number of layers (FIG. 4).

The tribological wear tests were performed using the pin-
on-disc method with application of 9.81N load and the ob-
tained results showed the friction coefficient of order of 0.2
for Ti/TiN/Ti/TiN system. Moreover, the wearing process of
super-hard TiN and compensation Ti layers could be ex-
amined by variation of the friction coefficient.

A goal of the performed research examinations of the
multilayer tribological materials of new generation has been
a search for materials which could be used in miniature el-
ements of medical equipment. Fulfilling a non-failure serv-
ice of elements at difficult exploitation conditions makes a
new challenge for research workers. Application of the PLD
method for fabrication of the multilayer tribological system
seems to be helpful.
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RYS. 4. Zaleznos¢ ilosci warstw w powtoce od
naprezen wiasnych.

FIG. 4. Residual stress dependence on the
number of layers.

jako dajaca dobrg jakos¢ powierzchni.

Warstwy naktadane metodg laserowa cechuja sie wysoki-
mi, Sciskajacymi naprezeniami wkasnymi 9 and 4.5 GPa
odpowiednio dla Ti/TiN/Ti/TiN i Cr/CrN/Cr/CrCN. Aktualnie
przeprowadzone pomiary dla ukltadéw z wiekszg iloScig
warstw bazujacych na tytanie, pokazaty tendencje zmniej-
szania sie naprezen wraz ze wzrostem ilosci warstw (RYS.
4).

Przeprowadzone testy zuzycia wielowarstwowego materiatu
TI/TIN/TI/TIN z wykorzystaniem metody pin-on-disc pod
obcigzeniem 9.81 N wykazaty warto$¢ wspoétczynnika tar-
cia na poziomie 0.2. Charakterystyczne skoki wspotczynni-
ka tarcia dla materiatu pokrytego Swiadcza o zuzywaniu sie
kolejnych warstw (RYS. 5).

Celem prowadzenia prac w zakresie materiatow tribologicz-
nych nowej generacji opartych o uktady wielowarstwowe
jest potrzeba uzyskanie materiatu do wykorzystania w zmi-
niaturyzowanych elementach aparatury medycznej. Zapew-
nienie niezawodnosci pracy w zadanych trudnych warun-
kach eksploatacyjnych, stanowi nowe wyzwanie dla bada-
czy.

W oparciu o prowadzone prace wydaje sie, ze wykorzysty-
wana metoda PLD do uzyskiwania gradientowych materia-
tow funkcjonalnych jest w tym celu bardzo pomocna.
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Acknowledgement

The parts of the work were supported by the State Com-
mittee for Scientific Research of Poland (KBN) under con-
tract PBZ-KBN-082/T08/2002, 4T08C 02823 and Eureka,
decision Nr62 E-88/SPB/Eureka/T-08DZ 348/2002-2004

PiSmiennictwo References
[1] B. Major, Ablacja i osadzanie laserem impulsowym, Wyd.Na-
ukowe AKAPIT, Krakéw (2002).

[2] B. Major, W. Mréz T. Wierzchon, W. Waldhauser, J.M. Lackner,
R. Ebner, Pulsed laser deposition of advanced titanium nitride thin
layers, Surface and Coatings Technology, 180-181 (2004) 580-
584.

[3] J.M. Lackner, W. Waldhauser, R. Ebner, B. Major, T. Schéberl,
Pulsed laser deposition of titanium oxide coatings at room tempe-
rature - structural, mechanical and tribological properties, Surface
and Coatings technology 180-181 (2004) 585-590.



TECHNOLOGIA
WYTWARZANIA
TYTANOWEJ KOMORY
WSPOMAGAJACEJ
SZTUCZNEGO SERCA

W PROCESIE TEOCZENIA
ELEMENTOW O

Zt OZONYM KSZTALCIE

Wactaw Muzykiewicz*, ARTUR REkAs*, Roman MAJOR**,
Roman KusTtosz***, Bogustaw MAJOR**

*Wypziak MeTALI NIEZELAZNYCH; AKADEMIA GORNICZO-HUTNICZA,
KRrAKOW

**|NSTYTUT METALURGH | INZYNIERI MATERIALOWE]

PoLskies AKADEMII NAUK, KRAKOW

***EUNDACIJA Rozwoiu KARDIOCHIRURGIH,

INSTYTUT PROTEZ SERCA, ZABRZE

[Inzynieria Biomateriatéw, 38-43, (2004), 71-73]
Wstep

Znaczaca grupe biomaterialéw metalicznych wykorzy-
stywanych w chirurgii rekonstrukcyjnej narzadéw ruchu i
stomatologii, a takze ostatnio w kardiochirurgii, stanowi ty-
tan i jego stopy. Jego zastosowanie w medycynie i biologii
wynika z dobrej odpornosci korozyjnej w srodowisku tka-
nek i ptynéw ustrojowych oraz dobrej biotolerancji. W labo-
ratoriach Thorateca w USA opracowano w ostatnich latach,
zastosowano w praktyce oraz wszczepiono w 2001 roku,
komory wspomagania serca z tytanu, ktére sg komorami
implantowalnymi. W zagadnieniach biofizyki tkanek i lan-
sowanych aktualnie nowych modelach biologicznych roz-
patrywane sg rézne poziomy struktur i odpowiadajacych im
proceséw [1]. Stanowi to podstawe do ustalania warunkéw
czy wlasciwosci uktadow biologicznych, do ktérych zamie-
rzamy wbudowacé uktad techniczny. Poziom struktur anato-
mii narzgddw z procesami fizjologicznymi zostat dotychczas
wystarczajaco rozpoznany i na tej bazie zbudowano pod-
stawy biomechaniki, zas w oparciu o podstawy anatomii
komdrkowej i subkomorkowej rozbudowane zostaty zagad-
nienia biotolerancji tworzyw implantowanych do organizmu.
Do doboru optymalnego implantowalnego tworzywa ko-
nieczna jest uprzednia analiza stanu naprezen i odksztat-
cen i ostateczna weryfikacja laboratoryjna i kliniczna [2, 3].
Implantat podlega niskocyklicznym obcigzeniom zmiennym
i dlatego konieczne jest ustalenie wytrzymatosci zmecze-
niowej na podstawie rzeczywistej dynamiki zmian napre-
zen i ich koncentracji w przekrojach niebezpiecznych. W
pracy przedstawiono projekt technologii ksztattowania pot-
wyrobu powtokowego z docelowym przeznaczeniem jako
sztuczna komora wspomagania serca.

Materiaty i metodyka badan

W pracy przedstawiono projekt wyttaczania pétfabryka-
tu na komory wspomagania serca z tytanowej blachy o gru-
bosci 0.5 mm. Wyznaczono wlasnosci mechaniczne i tech-
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[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 71-73]
Introduction

Materials for medical application form a huge market, in

volume as well as diversity. Depending on the specific ap-
plication, different materials are used [1]. For instance, in
jaw and skull surgery the osseointegration behaviour is the
deciding factor, whereas the prevention of platelet adhe-
sion and subsequent clotting for material in contact with
blood is the main focus. Furthermore, mechanical proper-
ties like wear, hardness and elastic modulus can have an
important influence on biocompatibility. Good corrosion re-
sistance of titanium in the tissue environment and systemic
fluids as well as high biocompatibility confirms its applica-
tion in medicine and biology. A prominent group of implants
used in reconstruction surgery, stomatology and recently in
cardiochirurgy are titanium and its alloys. Fully implantable
artificial heart supply chambers have been produced in 2001
from titanium by the Thoratec Laboratories in USA.
To choose an optimal material it is necessary to consider a
state of stress and strain as well and finally laboratory and
clinical verification [2, 3]. A project of the deep pressed semi-
finished titanium product for the artificial heart chambers
support is considered in this work.

Experimental

Titanium Til with the nominal impurities: O- 0.12%, N-
0.05%, C- 0.06%, Fe- 0.15%, H- 0.013% with the thickness
of 0.5 mm was investigated. Mechanical properties of the
investigated material were defined on the basis of the static
tensile test in three directions rolling direction, 45° and per-
pendicular to the rolling direction.

These results were used to calculate plastic boundary
R.(Ry,), tension resistance R,, (FIG. 1), total A50 and linear
extension A, (FIG. 2).

Normal anisotropy was estimated by the Lankford coeffi-
cient r determination. The coefficient r was calculated for
three directions (0°, 45°, 90°). The evarage value of the nor-
mal anisotropy coefficient is 3.00, and the flat anisotropy
coefficient Dr = -2.52.
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nologiczne badanej blachy tytanowej. Okreslono jej anizo-
tropie normalng i ptaska, wyznaczajac wspotczynnik Lank-
forda "r". Materialem do badan byta blacha tytanowa ga-
tunku Til o grubosci 0.5 mm, ktérej maksymalny procent
wagowy zawartosci zanieczyszczen wynosi: O 0.12%, N
0.05%, C 0.06%, Fe ~0.15%, H 0.013%. Wtasnosci me-
chaniczne badanej blachy zostaty wyznaczone na podsta-
wie statycznej préby rozciggania w trzech kierunkach: w
kierunku walcowania 0°, kierunku prostopadtym do niego
90° oraz w kierunku 45°. Wyznaczono granice plastyczno-
sci R.(R,,), wytrzymatosé na rozcigganie R, (RYS. 1), wy-
dtuzenie catkowite A, i rownomierne Ar (RYS. 2).
Obliczono wartosci wspotczynnika anizotropii Lankforda "r"
jako stosunku rzeczywistego odksztatcenia plastycznego,
mierzonego wzdtuz szerokosci, do rzeczywistego odksztat-
cenia plastycznego, mierzonego na grubosci prébek z r6z-
nych kierunkéw w ptaszczyznie blachy. Sredni wskaznik
anizotropii normalnej rér badanej blachy tytanowej wynosi
3,00, natomiast wskaznik anizotropii ptaskiej Dr = -2.52.
W probie miseczkowania uzyskano cylindryczne wyttoczki
z krazkéw o coraz wiekszych srednicach D=70, 72, 74, 76,
78 i 80 mm. Badania przeprowadzono ze stalg wartoscig
nacisku jednostkowego dociskacza, wynoszaca 1.4 MPa
(RYS. 3).

Na podstawie zaleznosci sity w funkcji stopnia wyttaczania,
wyznaczono wartos¢ granicznego stopnia wyttaczania Ky,
=2.0 (m,, =0.5), czyli stosunku maksymalnej srednicy krgz-
ka wsadowego, przy ktdrej nie nastepuje jeszcze pekniecie
materiatu do $rednicy wyttoczki. Warto$¢ granicznego stop-
nia wyttaczania na poziomie K, = 2.0 dowodzi wysokiej
podatnosci materiatu do odksztatcen.

Bazga do projektowania bardzo niesymetrycznego ksztattu
potabrykatu czaszy krwistej byt model (RYS. 4), ktérego
ksztalt zostat opracowany na podstawie badanhydrodyna-
micznych, zapewniajgcych optymalne przeptywy krwi w
implancie.

Na podstawie ksztaltu modelu czaszy krwistej (RYS. 4) oraz
wynikéw badan technologicznych blachy tytanowej prze-
prowadzono optymalizacje ksztattu wyttoczki, ktérg mozna
uzyska¢ w jednej operacji ttoczenia (RYS. 5). Otrzymana
wyttoczka poddana bedzie w kolejnych operacjach dalsze-
mu ksztattowaniu plastycznemu, celem uzyskania tytano-
wej komory wspomagajacej serce.

Z technologicznego punktu widzenia pétfabrykat ma ksztat
zlozony. W pracy rozwazane sg dwa alternatywne rozwig-
zania technologii jego ttoczenia: ksztattowanie sztywnym
stemplem z zastosowaniem przeciwcisnienia (tworzywo ela-
styczne badz ciecz, wypetniajace komore ttoczenia) oraz
ksztattowanie elastycznym stemplem w sztywnej matrycy.
W tym celu zaprojektowano uniwersalny ttocznik, pozwala-
jacy na przeprowadzenie zaproponowanych wariantéw tto-
czenia. Na podstawie przygotowanego modelu (RYS.5)
opracowano numeryczny projekt asymetrycznej matrycy

i stempla do wyttaczania i wykonano te narzedzia na obra-
biarce cyfrowe;.

Podsumowanie

Roéwnolegle prowadzone prace w zakresie podjetej pro-
blematyki dotycza dwoch zagadnien, obejmujacych tech-
nologie wytworzenia elementu komory na drodze ttoczenia
oraz wykorzystania inzynierii powierzchni do uzyskania
powtok o podwyzszonej biozgodnosci. Zagadnienie jest
skomplikowane, gdyz w dotychczasowym implancie stoso-
wanym przez osrodek w Zabrzu w formie pozaustrojowej
wystepuja bardzo niesymetryczne ksztatty. Wyniknety one
z badan hydrodynamicznych, zapewniajacych optymalne
przeptywy krwi w implancie. Aktualnie, w oparciu o opraco-
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RYS. 1. Rozktad wtasnosci wytrzymatosciowych.
FIG. 1. Distribution of the strength properties.
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RYS. 2. Rozklad wiasnosci plastycznych.
FIG. 2. Distribution of the plastic properties.
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RYS. 3. Préba miseczkowania.
FIG. 3. Cupping test.

The limiting deep drawing grade Kgr was defined using the
force in function of the deep drawing grade [7]. The cross-
ing point of the maximal and rip forces lines projected on
the x axis shows K. (FIG. 3).

The K value on the level of 2 proves high formability of the
investigated material. Strain distribution in the cup is diver-
sified on the circuit and it depends on the plastic anisotropy.
The basic model for the designing very nonsymmetrical
semi-product of the chamber directly contacted with blood
is shown below (FIG. 4).

Its shape was elaborated on basis of the hydrodynamical
investigations which considered the optimal flow of the



RYS. 4. Model czaszy krwistej.
FIG. 4. Digital model of the current blood
contacting bowl.

RYS. 5. Ksztalt wyttoczki (symulowany) po
pierwszej operacji ttoczenia: strona przednia (po
lewej), strona boczna (po prawej).

FIG. 5. Digital model of the semi-product
(simulated): front side (left), profile side (right).

wany projekt matrycy oraz stempla, wykonywane jest urzg-
dzenie do ttoczenia, a po jego skompletowaniu rozpoczete
zostang doswiadczalne préby wykonania poéffabrykatu, ktory
poddany zostanie badaniom strukturalnym, hydrodynamicz-
nym i biomedycznym.

Podziekowanie

Praca jest finansowana w ramach projektu badawcze-
go: PBZ-KBN-082/T08/2002/

blood. In the first step with designing the technological proc-
ess the shape of tools, was estimated. It is necessary to
predict the different material flow during the material form-
ing. Two different solution have been considered i.e. (i) form-
ing with rigid matrix against the soft punch, (ii) forming with
the rigid punch against the soft matrix. A huge lack of the
symmetry in the shape was the main characteristic feature
of the digital proposals of the matrix or punch (FIG. 5).

Concluding remarks

High value of the total extension was observed. It was
found high anizotropical properties of the titanium sheet,
which was taken under the investigation. The biggest
anizotropical features were found for the 45 direction. Tech-
nological investigations revealed a high formability in spite
of the hexagonal structure. Such very important background
allowed to establish the real process of deep pressing very
complicated and nonsymmetrical shape of the semi-prod-
uct which is intended to be used for the artificial heart sup-
port system.
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TOW CERAMICZNO-
POLIMEROWYCH
PRZEZNACZONYCH NA
STALE WYPELNIENIA
STOMATOLOGICZNE
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Streszczenie

W pracy wykonano badania szeregu kompozytow
ceramiczno-polimerowych przeznaczonych na state
wypetnienia stomatologiczne. Jako wypetniacz zasto-
sowano szkto o $redniej wielkosci czastek 5 mikro-
metréw oraz nanokrzemionke o Sredniej wielkosci
czastek 40 nanometréw. Stwierdzono, ze nawet nie-
wielkie ilosci nanowypetniacza wplywajg na podwyz-
szenie wkasciwosci mechanicznych kompozytéw oraz
ograniczenie skurczu polimeryzacyjnego.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 74-76]

Wprowadzenie

Ceramiczno-polimerowe materiaty kompozytowe stano-
wig perspektywiczng grupe materiatldw przeznaczonych na
stale wypetnienia stomatologiczne. Wymagania stawiane
tego typu materialom zostaly opisane w Polskiej Normie
[1]. Sa to w szczegodlnosci: gtebokos¢ utwardzania, wytrzy-
matos$¢ na zginanie, chtonnos¢ wody, trwatos¢ barwy i nie-
przezroczystos¢ dla promieniowania rtg. W celu udoskona-
lenia wtasciwosci uzytkowych kompozytéw ceramiczno-
polimerowych niezbedna jest takze minimalizacja skurczu
polimeryzacyjnego oraz poprawa wtasciwosci mechanicz-
nych w tym wytrzymatoSciowych i trybologicznych. W pra-
cy zatozono, ze mozna to osiggnac¢ przez odpowiedni do-
bor udziatu i wielkosci czastek wypetniacza [2] oraz wyko-
rzystanie czastek o rozmiarach nanometrycznych. Celem
niniejszej pracy byto zbadanie wybranych wtasciwosci ma-
teriatdbw kompozytowych, w ktorych jako jeden z wypehnia-
czy zastosowano nanokrzemionke.

Materiat i metodyka badan

Jako fazy organicznej uzyto mieszaniny monomeréw
BisGMA oraz TEGDMA w stosunku wagowym 1:1. Wypelt-
niaczem kompozytu byto szkto (SiO,-Ba0O-Al,0,-B,0.), ktére
zostato wytworzone w Instytucie Szkta i Ceramiki w War-
szawie. Srednia wielko$¢ czastek proszku szkla wynosita 5
mm. W celu polepszenia adhezji polimeru i wypetniacza
uzyto krzemoorganicznego $rodka sprzegajacego. Zasto-
sowano takze nanowypetniacz w postaci krzemionki Aero-
sil R709 firmy Degussa o $redniej wielkosci czgstek 40 nm
(n-Sio,).

Wykonano kompozyty ceramiczno-polimerowe o réznym
udziale wypetniacza szklanego oraz kompozyty o statym
sumarycznym udziale wypetniacza i r6znej zawartosci na-
nowypetniacza. Probki byly utwardzane przez 50 sekund

PROPERTIES OF THE
CERAMIC-POLYMER
COMPOSITES USED FOR
PERMANENT FILLINGS

MatGorzAaTA LEWANDOWSKA, MARIUSZ ANDRZEJCZUK,
KRzyszToF Sikorskl, KrzyszTtor J. Kurzyptowski

WaRrRsAw UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
FAcuLTY oF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING,
Wotoska 141, 02-507 WARsAW

Abstract

Series of ceramic-polymer composites used for
permanent fillings were fabricated during this work.
Ceramic glass, of the average patrticle size of a few
mm, and nanosilica, of the average particle size of 40
nm, were used as fillers. It was found that even a small
amount of the nanofiller increases the mechanical
properties of the composites and reduces the polym-
erization shrinkage.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 74-76]

Introduction

Ceramic-polymer composites are prospective materials
for permanent fillings in dentistry. The requirements for the
polymer-based filling materials are described in [1]. In par-
ticular, these are: depth of cure, flexural strength, water
sorption, color stability and x-ray opacity. In order to im-
prove the functional properties of the composites, the re-
duction of polymerization shrinkage and increase of me-
chanical properties (i.e. strength and tribological properties)
are necessary. This may be achieved by an appropriate
selection of the volume fraction and size of filler particles [2]
and by the use of particles of nanometric size. The aim of
this work was to study the selected properties of composite
materials, in which nanosilica was used as one of the fillers.

Material and experimental
procedure

In order to obtain the organic phase a mixture of
monomers BisGMA and TEGDMA was prepared in 1:1
weight ratio. As the filler ceramic glass, manufactured at
the Glass and Ceramic Institute in Warsaw, was used. The
average grain size of the glass powder was 5um. In order
to improve adhesion of the polymer and the filler, a silicone-
organic coupling agent was applied. A nanofiller, in form of
silica Aerosil R709 (n-SiO,), manufactured by Degussa, and
of the average grain size 40 nm was also used.
Ceramic-polymer composites characterized by a varying
ceramic glass filler volume fraction and composites char-
acterized by a constant summaric filler volume fraction and
a varying nandfiller volume fraction were fabricated. The
samples were hardened for 15 seconds with the use of a
halogen lamp, Hilux 250 type. Next, measurements of the
polymerization shrinkage, microhardenss, flexural strength
and water sorption were performed.

Results

Polymerization shrinkage
Polymerization shrinkage is a serious disadvantage of
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RYS. 1. Wptyw udziatu objetoSciowego wy-
petniacza na skurcz polimeryzacyjny kompozytu.
FIG. 1. Influence of the volume fraction of filler
on polymerization shrinkage of composites.
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RYS. 2. Wptyw udziatu nanowypetniacza na
skurcz polimeryzacyjny kompozytu.

FIG. 2. Influence of the volume fraction of
nanofiller on polymerization shrinkage of
composites.
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RYS. 3. Wptyw udziatu wypetniaczy szklanych na
mikrotwardos¢ kompozytéw.

FIG. 3. Influence of the volume fraction of the filler
on microhardness of composites.

za pomoca lampy halogenowej typu Hilux 250. Nastepnie
przeprowadzono pomiary skurczu polimeryzacyjnego, mi-
krotwardosci, wytrzymato$ci na zginanie oraz nasigkliwo-
Sci woda.

Wyniki badan
Skurcz polimeryzacyjny

Skurcz polimeryzacyjny jest powazng wada materiatow
kompozytowych, powoduje bowiem naprezenia na granicy
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RYS. 5. Wptyw udziatu nanowypetniacza na
wytrzymatos¢ na zginanie kompozytow.

FIG. 5. Influence of the volume fraction of the
nanofiller on flexural strength.
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RYS. 4. Wpltyw nanowypetniacza na mikro-
twardos¢ kompozytdw o sumarycznym udziale
wypetniacza 40 i 60%.

FIG. 4. Influence of n-SiO, volume fraction on the
microhardness of the composites containing 40%
and 60% of fillers.

composite materials, since it causes the forming of crev-
ices on the tooth - filling boundary, which subsequently pro-
mote of decay in these places. Reduction of the polymeri-
zation shrinkage is thus an actual research field of compos-
ite materials. Measurements of the polymerization shrink-
age were performed on samples in the form of cylinder 14
mm diameter and 3 mm high using a gas pycnometer
AccuPyc 1330, manufactured by Micrometrics.

The polymerization shrinkage can be reduced by an appro-
priate selection of filler particles. According to the measure-
ments’ results an increase of the volume fraction of the filler

Udziat wypetniacza Chtonno& wody
(w tym nanowypetniacza) [uglmm3]
Volume fraction of fillers (nanofiller) Water sorption [ig/mm?]
40% (2%)

40% (5%)
40% (10%)
40% (15%)

TABELA 1. Chtonnos¢ wody kompozytow o
roznym udziale wypetniacza.

TABLE 1. Water sorption for composites with
various volume fractions of fillers.
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wypeienie - tkanka, a w konsekwencji powstawanie szcze-
lin i wypadanie wypetnienia. Ograniczenie skurczu polime-
ryzacyjnego jest wiec aktualnym kierunkiem badan mate-
riatbw kompozytowych. Skurcz polimeryzacyjny badano za
pomocga piknometru helowego typu AccuPyc 1330 firmy
Micrometrics na prébkach o srednicy okoto 14 mm i wyso-
kosci 5 mm.
Jednym ze sposobdw zmniejszania skurczu polimeryzacyj-
nego jest odpowiedni dobdér czastek wypetniacza. Jak wyka-
zaly pomiary, wzrost udziatu wypetniacza (RYS. 1) powodu-
je zmniejszenie skurczu polimeryzacyjnego z 7,8% dla czy-
stej zywicy do 1,3% dla zawartosci wypetniacza 52%. RYS.
2 przedstawia wptyw udziatu czastek n-SiO, na skurcz poli-
meryzacyjny kompozytu o sumarycznym udziale wypetia-
cza 40%. Z rysunku tego widac, ze wprowadzenie nanowy-
petniacza zmniejsza znacznie skurcz polimeryzacyjny.
Wiasciwosci mechaniczne

W celu poréwnania wkasciwosci mechanicznych wytwo-
rzonych materiatéw kompozytowych wykonano pomiary mi-
krotwardosci oraz przeprowadzono probe tréjpunktowego
zginania. Probki do préby zginania miaty wymiary 25x2x2
mm. Pomiary mikrotwardosci wykonano przy obcigzeniu
200G.
Uzyskane wyniki potwierdzajg, ze mikrotwardos¢ silnie za-
lezy od udziatu wypetniacza (RYS. 3). Uzasadnia to dgze-
nie do uzyskania maksymalnych udziatow objeto$ciowych
wypetniacza ceramicznego. Ograniczeniem zawartosci cza-
stek ceramicznych jest jednak koniecznos¢ otrzymania spoj-
nego materiatu (perkolacja fazy polimerowej). W praktyce
zawartos¢ wypetniacza nie przekracza 70% i zalezy od wiel-
kosci oraz ksztaltu czastek.
Wiasciwosci mechaniczne mozna ksztattowac poprzez od-
powiedni dobor wielkosci czastek. Szczegodlnie korzystne
moze by¢ zastosowanie nanowypetniacza w potgczeniu z
mikrowypetniaczami ze szkla ceramicznego. RYS. 4 przed-
stawia wptyw udziatu n-SiO, na mikrotwardo$¢ kompozy-
téw dla sumarycznej zawartosci wypetniacza 40% i 60%.
Natomiast RYS. 5 przedstawia wptyw udziatu nanowypet-
niacza na wytrzymatos¢ na zginanie. Mozna zauwazyc, ze
wzrost udziatu nanoczastek SiO, powoduje znaczny wzrost
wytrzymatosci na zginanie. Nalezy takze zaznaczy¢, ze
kompozyty z zawartoscig nanowypetniacza powyzej 5%
spetniajg wymagania normy ISO 4049 i ich wytrzymato$¢
na zginanie wynosi powyzej 80 MPa.
Chtonnos¢ wody

Na wykonanych kompozytach przeprowadzano réwniez
badania chtonnosci wody wg normy [1]. Wyniki badan przed-
stawiono w TABELI 1. Norma ISO 4049 okresla maksymal-
ng chtonnos$¢ wody - 40 mg/mmé. Z przeprowadzonych po-
miaréw wynika, ze wszystkie kompozyty spetniajg wyma-
gania normy w tym zakresie.

Podsumowanie

Na podstawie przeprowadzonych badar mozna stwier-
dzi¢, ze wlasciwosci mechaniczne takie jak wytrzymatosé
na zginanie oraz mikrotwardo$¢ wzrastaja po wprowadze-
niu nanowypetniacza do kompozytu. Dodatek nanowypet-
niacza powoduje réwniez ograniczenie skurczu wystepuja-
cego podczas polimeryzaciji.

Podziekowanie

Praca badawcza sfinansowana przez KBN jako zadanie
badawcze zamawiane 21/PBZ-KBN-082/T08/2002.

(FIG. 1) causes a decrease of the polymerization shrinkage
from 7,8% for pure resin to 1,3% for the composite contain-
ing 52% of the filler. An additional factor influencing the
polymerization shrinkage is the introduction of the nanofiller
to composite material. FIG. 2 shows the influence of the
volume fraction of SiO, particles on polymerization shrink-
age of composites containing 40% of fillers. It can be ob-
served that a small amount of nanofiller reduces significantly
the polymerization shrinkage.
Mechanical properties

In order to compare the mechanical properties,
microhardness measurements and three-point flexural test-
ing were performed on the fabricated composites. Samples
for bending test had dimensions of 25 x 2 x 2 mm. The
microhardness measurements were carried out under load-
ing of 200G.
The obtained results confirm that the microhardness strongly
depends on the volume fraction of the filler (Fig. 3). Due to
this fact it is desirable to obtain the maximum ceramic filler
volume fraction. The limitation here is a requirement to cre-
ate a cohesive material. Practically, the volume fraction of
the filler does not exceed 70% and depends on the parti-
cles size. Mechanical properties can be modeled by an
appropriate selection of the particles size. The use of
nanofiller together with ceramic glass microfillers can be
particularly favorable. FIG. 4 shows the influence of n-SiO,
volume fraction on the microhardness of the composites for
summaric volume fraction of the filler 40% and 60%. FIG. 5
shows the influence of the volume fraction of the nanofiller
on flexural strength. It can be observed that an increase of
the SiO, nanoparticles volume fraction causes a significant
increase of the flexural strength. It should also be noted
that the composites containing over 5% of the nancfiller are
in agreement with the requirements of ISO 4049 standard
and their flexural strength amounts to over 80MPa.
Water sorption

The fabricated composites were also tested on the ac-
count of water sorption according to standard [1]. The tests’
results are shown in TAB. 1. ISO 4049 standard specifies
the maximum water sorption - 40 pg/mm?3. According to the
performed measurements it can be stated that all of the
composites meet the requirements of the standard in that
range.

Summary

Based on the results of the performed tests it can be
stated that the mechanical properties such as flexural
strength and microhardness increase with introduction of
the nanofiller in the composite. Also, the addition of the
nanofiller brings about a decrease of the polymerization
shrinkage.
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 77-79]

Wstep

Stopy tytanu znajdujg obecnie szerokie zastosowanie w
implantologii. Dobre wtasnos$ci, szczegdlnie mechaniczne
sprawiaja, ze wydaja sie by¢, przy obecnym stanie wiedzy,
materiatami jeszcze niezastgpionymi, szczegoélnie na ele-
menty przenoszgce znaczne obcigzenia.

Stop tytanu Ti6AI4V ELI jest wykorzystywany takze na ele-
menty zaczepowe w postaci kotwic potylicznych O-C-A-M
(Occipito Cervical Anchorage Method) -- projekt celowy KBN
nr T11/022 2000 C/5312 - na stabilizatory pogranicza czasz-
kowo-kregostupowego. Stabilizator zyskat duze uznanie, a
trafnos¢ wyboru tego materiatu zostata potwierdzona do-
brymi wynikami biomechanicznymi oraz doniesieniami me-
dycznymi na materiale klinicznym dotyczgcym ok. 100 przy-
padkow [2, 5]. Efektywno$¢ we wspomaganiu leczenia, wy-
kazana wyzszo$¢ nad innymi rodzajami stabilizatoréw ba-
zujgcych na wkretach lub hakach [3, 4], czesto z niedoma-
ganiami [1], zachecity tworcow do szerszej analizy i szuka-
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Introduction

Nowadays the titanium alloys have a wide application in
the field of orthopaedics. Good properties, including me-
chanical ones, make them indispensable, especially when
destined for load bearing elements.

The alloy Ti6Al4V ELlI is used for the tap elements - occipi-
tal anchors O-C-A-M (Occipito Cervical Anchorage Method)
in the occipito-cervical stabilization (KBN project nr T11/
022 2000 C/5312). The O-C-A-M stabilizer gained much
acceptance and the material choice adequacy was con-
firmed by good biomechanical results and clinical applica-
tion in about 100 cases [2, 5].

The effectiveness of healing-aid properties, demonstrated
superiority over other stabilization systems [2, 3], based on
screw and hooks, often with defects [1], encouraged the
creators to further analysis and looking for the possibility to
use this method of fixation in the bone in other parts of the
spine. One of such possibilities is using the titanium an-
chors in the cervical part - their fixation in the vertebral lat-
eral mass (FIG. 1).

anchorage part with «feathers”

0)

nest with rod bed

RYS. 1. Kotwica O-C-A-M: a) dotychczasowe
zastosowanie w kosci potylicznej, b) budowa c)
nowe miejsce wykorzystania w czesci szyjnej
kregostupa.

FIG. 1. O-C-A-M anchor: a) up to now fixation in
the occiput, b) design, c) new fixation site in
cervical spine.

The subject of this work is the interdisciplinary and clinical -
confirming the Ti6AI4V alloy suitability in the anchorage el-
ements in the cervical spine.

Material and methods

The subject of investigation was the evaluation of cervi-
cal anchors fixation in the bone (FIG. 1), which was the
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nia mozliwosci wykorzystania tego sposobu tgczenia preta
z koscig w kregostupie cztowieka. Jednym z pomystow jest
zastosowanie tytanowych kotwic w czesci szyjnej przezich
wprowadzenie do masywoéw bocznych kregéw (RYS. 1).
Tematem pracy sg interdyscyplinarne badania biomecha-
niczno-kliniczne potwierdzajace przydatnos¢ stopu Ti6Al4V
na elementy kotwiczne w czesci szyjnej kregostupa.

l* @ Fey

a b
Fuy Fm

Hi
anchor be aring element (rod) bone screw oy

1 f (1

anchor with 90°
rotated ,feather”}

anchor with Jealhel parallel
to the spine axis/rod axis

RYS. 2. Schematy obcigzeniowe testow
wytrzymatosciowych: a) dla kotwicy, b) dla
wkreta, c) dla kotwic o réznie zorientowanych
"piérach".

FIG. 2. Loading schemes for strength tests:

a) for anchor, b) for skrew, c) for anchor with
differently directed "feathers™.

Materiaty i metody

Przedmiotem badan byta ocena utwierdzenia kotwic szyj-
nych (RYS. 1) w kosci, wyrazona sitg wyrywania w zalez-
nosci od jakosci kosci w miejscu osadzenia, konstrukcji ko-
twicy, wytrzymato$ci materiatu, z ktérego zostata wykona-
na, prawidtowego planowania operacji oraz techniki wsz-
czepiania.

Badania sprowadzaly sie do znalezienia relacji miedzy ana-
tomia i zalezno$ciami wymiarowymi kregoéw szyjnych oraz
okreslenia optymalnych rejonéw sytuowania, najbardziej
racjonalnych ze wzgledéw biomechanicznych i bezpiecz-
nych z klinicznego punktu widzenia; wykorzystano modele
odcinka szyjnego, preparaty oraz technike diagnozowania
TK. Ponadto przeprowadzono teoretyczng analize modeli:
tkanka kostna-implant z zastosowaniem MES, w celu wy-
znaczenia sumarycznych stanéw przemieszczen oraz na-
prezen. Biorgc pod uwage aspekt praktyczny/kliniczny pra-
cy dokonano weryfikacji zatozen, dotyczacych techniki wsz-
czepiania.

Badania wytrzymatoSciowe przeprowadzono z uzyciem
maszyny wytrzymatosciowej wraz z odpowiednim oprzyrza-
dowaniem. Testy wytrzymaloSciowe w pierwszym etapie
wykonano na kosciach zwierzecych. Polegaly na wyzna-
czeniu osiowej sity wyrywania F,, (RYS. 2a) w zaleznosci
od wysokosci kotwicy H="4" i H="6"mm i sposobu osadze-
nia w kosci: jedno- lub dwukoréwkowo. Poréwnywano row-
niez sity potrzebne do wyrwania kotwic F "6" i wkretow
kostnych F(S) (RYS. 2b) o tej samej dtugosci lecz r6znych
Srednicach: f 3.5, f4i f4.5. Oceniono tez wptyw kierunku
usytuowania w kosci "pior" kotwicy w odniesieniu do osi
preta/kregostupa w tescie z poprzeczng sitg wyrywajaca
F(A) (RYS.2c). Proby wytrzymatoSciowe zakonczyta oce-
na kosci oraz materiatu.

Wyniki
W badaniach wytrzymatosciowych najwieksze wartosci

osiowych sit wyrywania otrzymano dla kotwic osadzonych
dwukoréwkowo:~1100 N dla "6" i ~700 N dla "4" - RYS. 3.

pull-out strength dependant on the bone quality in the fixa-
tion place, anchor design, material strength, operation plan-
ning and implantation technique.

The goal was to find the correlation between the anatomy
and dimensional relations of the cervical vertebrae and to
determine most optimal fixation sites - the most
biomechanically rational and clinically safe. The cervical
spine model, spinal preparations and CT technique were
used. Moreover, the theoretical analysis of the bone-implant
model: was carried out using FEM (Finite Elements Method)
to determine the displacement and stress. Considering the
practical - clinical aspect the implantation technique assump-
tions were verified.

The strength test were carried out on animal bone, using a
standard testing machine with proper equipment. Their aim
was to investigate the axial pull-out force (strength) F, (FIG.
2a) dependant on: anchor weight "4" and "6" mm, method
of fixation in the bone: mono-cortical or bi-cortical.

The strength required to pull-out the anchors H=6 mm -
F(A) and bone screws F(S) (FIG. 2b) of the same length L
and different diameters were compared: f 3,5mm, f 4mm
and f 4,5mm. There was also evaluated the "feather" posi-
tioning direction when referred to the rod/spine axis were
verified in the transversal pull-out strength F,, test (FIG.
2c). The strength tests were finished after the bone mate-
rial evaluation.

Results

The highest values of axial pull-out forces (F ), were
achieved for the bi-cortically fixed anchors: "1100N for "6"
and "700N for "4" - see FIG. 3. Also, the anchorage using
"6" anchors was stronger in each case, however the pro-
portions were differentiated for different bone quality. Simi-
lar force values were archived for the bone screw of 6mm
length and diameters f 3,5mm, f 4mm and f 4,5mm, 125-
165N for mono-cortical fixation and 295-310N for bi-cortical
fixation.

No distinct correlation between the screw diameter and pull-
out force F, was noted.

The anchors design "with feathers" seems to be more fa-
vourable for physiological pull-out of the bone (FIG. 4). The
forces values in each test were higher for such construction
but differed depending on the preparation quality.

The example models of C3-C4 motion segment with fixed
O-C-A-M anchor stabilization analyzed for displacement and
stress states using FEM are presented on FIGURE 5.
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RYS. 3. Wartos¢ sity wyrwania kotwicy F(A) dla:
wysokosci kotwic "4" i 6" mm oraz stabilizacji
jedno- i dwukorowkowej.

FIG. 3. Pull-out strenght value FA - for anchor
weight "4" and "6" and for mono- and bi-cortical
stabilization.
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FIG. 4. Pull-out strenght value FA for 4" and "6"
anchors with differently directed "feathers".

Rowniez kotwiczenie z uzyciem kotwic "6" w kazdym przy-
padku byto mocniejsze, przy czym proporcje byly rézne i
zalezne od wlasciwosci kosci. Dla wkretéw kostnych o dtu-
gosci L=6 mm, odpowiadajacej wysokosci kotwicy H=6 mm
i srednicach f 3.5, f4i f4.5, otrzymano zblizone wartosci
sit od 125- 165 N przy zamocowaniu jednokorowkowym i
od 295- 310 N przy dwukoréwkowym osadzeniu. Nie za-
uwazono wyraznej korelacji pomiedzy Srednicg wkreta a
sita F(S). Konstrukcja kotwic z "piérami” usytuowanymi zgod-
nie z osig preta/kregostupa wypada korzystniej podczas fi-
zjologicznego wyrywania z kosci (RYS. 4). WartoSci sit w
kazdej z préb byly dla nich wyzsze i zalezne od rodzaju i
jakosci preparatu.

Przyktadowe modele segmentu ruchowego C3-C4 z wmon-
towanym stabilizatorem opartym na kotwicy O-C-A-M, kté-
re poddano analizie stanu przemieszczen oraz naprezen
za pomoca analizy elementdéw skoriczonych MES, przed-
stawia RYS. 5.

Podsumowanie

Analiza otrzymanych wynikow wskazuje, ze jakos¢

utwierdzenia kotwicy wykonanej ze stopu Ti6Al4V w du-
zym stopniu zalezy od jakosci kosci w miejscu osadzenia
oraz prawidtowego przygotowania toza. Znacznie korzyst-
niejsze jest mocowanie dwukoréwkowe, ktére podwyzsza
site wyrywania nawet 2- 3 krotnie. Mniejszy wptyw na opér
(site Fy) przy wyrywaniu ma natomiast wysoko$c¢ kotwicy.
Podobnie wypada poréwnanie wartosci F pomiedzy ko-
twicg "wspotosiowa" z kregostupem a kotwicg z odwrdco-
nym gniazdem. Sita wyrywania otrzymana dla kotwic za-
mocowanych dwukoréwkowo byta réwniez 2- 3 razy wiek-
sza, co zwieksza pewnos$¢ utwierdzenia tych elementéw w
kosci. Wstepna analiza MES pokazata, ze dla przyjetego
stanu obcigzen i odpowiednio dobranych wartosci statych
materiatlowych, konstrukcja tytanowa dobrze spetnia swojg
funkcje.
Wyniki z przeprowadzonych badan potwierdzajg, ze pod
wzgledem biomechanicznym kotwice wykonane ze stopu
tytanu Ti6Al4V spetniajg dobrze role elementu zaczepowe-
go w stabilizacjach kregostupa, szczegélnie czesci szyjnej
z dostepu operacyjnego tylnego, a stop tytanu Ti6Al4V jest
materiatem doskonale nadajacym sie na tego typu stabili-
zatory. Zastosowanie kotwic w praktyce utatwia chirurgowi
proces budowania uktadéw korekcyjno-stabilizacyjnych,
daje wieksza pewnos$¢ biomechaniczng w poréwnaniu z
obecnie stosowanymi stabilizatorami i mniej obcigza pa-
cjenta.

RYS. 5. Model MES segmentu C3-C4 z
wmontowanym stabilizatorem oraz analiza MES
stanu naprezen zredukowanych (Von Misses’a)
[MPa].

FIG. 5. FEM model of C3-C4 segment with fixe
O-C-A-M stabilizator and FEM analysis of reduced
strain (Von Misses’a) [MPal].

Conclusions

The results analysis indicates that the fixation quality of
the Ti6AI4V anchor highly depends on the bone quality in
the fixation site and on proper anchor bed preparation. Much
more favourable is bi-cortical fixation, which increases the
required pull-out strength even twice or three times.

The reliability of fixation increases adequately. A lesser in-
fluence on pull-out resistance F , has anchor weight. When
compared, values of F,) achieved for coaxial anchors and
anchors with reversed nest. Similarly, the pull-out strength
of bi-cortical anchors was 2-3 times higher, what ensures
good fixation in the bone.

The initial FEM Analysis indicated, that for the assumed
loading and material constant the titanium alloy construc-
tion fulfils its function well.

The test results confirm the fact that biomechanical the tita-
nium alloy anchors are proper elements for fixation in the
bone to severe as a stabilising structure, especially for the
posterior part. Also, the Ti6AI4V alloy is a material highly
suitable for such stabilisation. Anchors application facilitates
the surgical process of building the correction-stabilization
systems, ensures higher biomechanical reliability in com-
parison to other clinically used stabilization systems and
burdens the patient less.
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Streszczenie

Postep w implantologii wymusza poszukiwanie bio-
materiatéw, ktore spetnityby szereg, czasami przeciw-
stawnych wymagan stawianych implantom. Nowym
materialem w medycynie jest polimer PEEK (polyethe-
retherketone). Modut sprezystosci wzdtuznej zblizo-
ny do kosci, przeziernos$¢ radiologiczna oraz wysoka
odpornos$¢ chemiczna umozliwiajg nadanie protezom
kregostupa wykonanym z PEEK nowych funkcji. Na-
tomiast niska wytrzymato$¢ mechaniczna polimeréw
stwarza ograniczenia konstrukcyjne protez-implantéw.
Wydaje sie, ze wyroby z polimeru PEEK stanowig al-
ternatywe dla implantéw metalicznych.

Stowa kluczowe: implant, biomateriat, polimer,
konstrukcja implantu, biomechaniczny akcelerator
zrostu kostnego, bio-akcelerator, badania kliniczne.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 80-83]

Wprowadzenie

Postep w dziedzinie implantologii stymuluje zastosowa-
nie nowych biomateriatéw, ktére mogtyby spetni¢ wielora-
kie wymagania zwigzane z instalacjg i funkcjonowaniem
implantu w ciele cztowieka. Fakt ten nabiera szczegélnego
znaczenia w przypadku implantéw stanowigcych protezy,
ktére z racji swoich funkciji, winny pozostac¢ na state lub prze-
bywa¢ w organizmie dtugookresowo. Biomateriat powinien
charakteryzowac sie m.in. nastepujacymi cechami: biotole-
rancja, odpornoscig na korozje, dobrg wytrzymatoscig przy
obcigzeniu statycznym i dynamicznym, nie utrudnia¢ sto-
sowania znanych technik diagnostycznych, a ponadto np.
dobrg obrabialnosciag i niskim kosztem. Dotychczas po-
wszechnie stosowane materiaty do wytwarzania implantéw
to gtéwnie stale implantowe, stopy tytanu i ich modyfikacje.
Nowym, obecnie "modnym" materialem, ktéry dzieki swo-
im specyficznym wlasnosciom znalazt zastosowanie w
medycynie jest polimer (polyetheretherketone) znany pod
nazwa handlowg PEEK-Optima. W spondylochirurgii, PEEK
znajduje szczegdlnie zastosowanie na implanty, ktére gtow-
nie "pracuja na sciskanie". Stanowi¢, wiec moga np. prote-
zy trzonowe i miedzytrzonowe przeznaczone dla odcinka
szyjnego, piersiowego i ledzwiowego. W konstruowaniu
protezy nalezy bra¢ pod uwage obnizone wtasnosci wytrzy-
matosciowe polimeréw w stosunku do materiatéw metalicz-
nych. Wiasnosci nowego biomateriatu w odniesieniu do in-
nych materiatow implantowych podano w TABELI 1.

NEW FUNCTIONS OF THE
SPINAL PROSTHESES
RESULTING FROM
COMBINING DESIGN AND
SPECIFIC PROPERTIES
OF PEEK POLYMER

L. Cipik*, k. JEDRYCH *, P. PowcHowicz *, J. PIENIAZEK **

* INsTYTUT BiIoMEDYCZNE) INZANIERI - LFC (IBME-LFC),
ZIELONA GORA;

** KATEDRA | Obbpziat KLINICZNY NEUROCHIRURGIH | NEUROTRAU-
MATOLOGII SLP§K|EJ AkapeMIl MEDYCZNEJ W KATOWICACH.

Abstract

The progress in the field of implantology forces the
search for materials, which would fulfil many require-
ments, set for implants (often opposing ones). A new
material in medical application is polymer PEEK
(polyetheretherketone). The elastic modulus of PEEK,
similar to the bone one, radiolucency and high chemi-
cal resistance allow giving the spinal implants made
of PEEK new functions. However, low mechanical
strength of polymers causes the design limitations.

It seems that the medical products made of PEEK set
an interesting alternative for the metallic devices.

Key words:implant, biomaterial, polymer, implant
design, biomechanical of bone healing, bio-accelera-
tor, clinical tests.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 80-83]

Introduction

The progress in the field of implantology stimulates the
application of new materials, which are to fulfil the differen-
tiated requirements resulting from indication and work con-
ditions of the implant in human body. It seems to be espe-
cially essential when the implant is to be a long-term pros-
thesis. Thus, a biomaterial has the following features:
biocompatibility, corrosion resistance, good static and dy-
namic strength, facility to be used with standard techniques
and also good machinability and low cost. Up to now, the
commonly used materials are: implant steel, titanium alloys
and their modifications. A new material, which specific prop-
erties caused it is now used in medical applications is a
polymer (polyetheretherketone), known as PEEK-Optima.
It finds especially wide field of application in the spondylo-
surgery, mostly for implants subjected to high compressive
forces - vertebral body prostheses and intervertebral pros-
theses. During the prosthesis design one should take un-
der consideration reduced strength properties of the poly-
mers when compared to the metallic materials. The me-
chanical properties in comparison to other implant materi-
als are presented in TABLE 1.

Material properties and implant
design

PEEK-Optima is a semi-crystalline, thermoplastic mate-
rial (polyetheretherketone). From the point of view of ortho-
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TABELA 1. Witasnosci biomateriatow
stosowanych na implanty.

TABLE 1. The properties of the implant materials.

Wiasnosci materiatu a konstrukcja
implantu

Polimer PEEK Optima (polyetheretherketone) to potkry-
staliczne, termoplastyczne tworzywo sztuczne. Jedna z naj-
wazniejszych cech materiatu typu PEEK z punktu widzenia
zastosowan ortopedycznych jest modut sprezystosci
wzdtuznej (E modut Younga) zblizony do modutu kosci (ko-
lumna 3, TAB. 1). Badania wykazaly, ze modut sprezysto-
Sci PEEK (bez dodatkéw) sytuuje go w poblizu wartosci E
dla kosci ggbczastej i kortykalnej [5, 6, 8]. Dla stopu tytanu
Ti6AI4V wartos€ ta jest kilkadziesiat razy wieksza. Propor-
cje te zmieniajg sie w przypadku polimeru wzmocnionego
witéknami weglowymi, dla PEEK Optima z 60% zawarto-
Scig wtokien weglowych wartos¢ modutu Younga jest juz
tylko dwa razy mniejsza niz w przypadku stopu tytanu
Ti6AI4V. Polepszone wlasnosci sprezyste materiatu PEEK
korzystnie wptywaja na biokompatybilnos¢ w stabilizacjach
ortopedycznych. Powstaje pozadana relacja sztywnosci na
styku implant-ko$¢. Umozliwia to unikanie negatywnej prze-
budowy struktury kosci (remodeling) oraz (stress shielding),
czyli powstawania bezodksztatceniowej strefy w rejonie
implantu [2,10].

Polimery cechuja sie niskg wytrzymatoscig mechaniczng w
stosunku do materiatéw metalicznych, ograniczajac ich za-
stosowanie w implantach silnie obcigzonych. Wytrzymatosé
narozcigganie PEEK bez dodatkéw jest az 8-krotnie mniej-

paedic application, one of the most important features of
PEEK is the elasticity modulus (Young's modulus), which is
similar to the bone one (see TAB. 1). The research indi-
cated that the PEEK modulus situates it near the value for
the cancellous and cortical bone [5, 6, 8]. The elasticity
modulus value for titanium alloy Ti6AI4V is almost dozens
time higher. These proportions are changed for the PEEK
reinforced with carbon fibres - the value of elasticity modu-
lus of PEEK-Optima with 60% of carbon fibres is only few
times lower than the Ti6Al4V alloy. The improved proper-
ties of PEEK influence favourably the biocompatibility in the
orthopaedical stabilizations. There appears the required ratio
of bone and implant stiffness. It allows avoiding the destruc-
tive bone remodelling and stressing shielding (a zero-load-
ing zone near the implant) [2, 10].

When compared to the metallic materials, the polymers
mechanical strength is low, what definitely limits their appli-
cation in the highly loaded implants. The tensile strength of
PEEK is 8 times lower than Ti6Al4V strength (see TAB. 1)
[1]. A little bit better properties can be found for polymers
reinforced with carbon fibres. Nevertheless, the strength is
still about 4 times lower than for mentioned alloy Ti6AI4V
[1]. The differences in the mechanical properties force the
design changes of the implant. The examples of interverte-
bral prostheses made of PEEK-Optima and titanium alloy
are presented on FIG. 1 and 2.

Fulfilment of the biomechanical conditions caused the
change of polymeric prostheses design. The strength con-
siderations caused that with the remaining contour of the
prosthesis the volume and the bearing surface increased.
The total volume of such polymeric prostheses is about 1,5-
2 times bigger than the titanium equivalents, in which the
material amount was minimized. The area for bone fusion
was decreased and the micromotions, resulting from the
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RYS. 1. Tytanowe i polimerowe protezy krazka miedzytrzonowego dla kregostupa szyjnego i ledzwiowego.
FIG. 1. The titanium and polymer prostheses of intervertebral disc: for cervical and lumbar spine.
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RYS. 2. Tytanowa i polimerowa proteza-czop do
stabilizacji miedzytrzonowej poprzedzonej
srodoperacyjng dystrakcjg przez rotacje wg
zmodyfikowanej metody R-PLIF/ALIF (DERO).
FIG. 2. The titanium and polymer prosthesis for
the intervertebral stabilization, prior to the intra-
operative distraction through rotation according
to the modified method R-PLIF/ALIF (DERO).

sza niz w przypadku Ti6Al4V (kolumna 2, TAB.1). Nieco
lepsze wlasnosci posiadajg polimery wzmocnione wiokna-
mi weglowymi. Mimo to ich wytrzymatos¢ jest nadal okoto
4-krotnie mniejsza niz w przypadku przytaczanego stopu
Ti6AI4V [1]. R6znice we wlasnosciach wytrzymatosciowych
wymuszajg zmiany konstrukcji implantu. Na RYS. 1i 2
przedstawiono przyktad protez miedzytrzonowych wyko-
nanych ze stopu tytanu i PEEK-Optima.

Spetnienie uwarunkowan biomechanicznego funkcjonowa-
nia protezy sprawito, ze konstrukcja protez z polimeru mu-
siata ulec zmianie. Wzgledy wytrzymatosSciowe spowodo-
waly, ze przy zachowaniu obrysu zewnetrznego protezy
wzrosta objeto$¢ materiatu, a w konsekwencji takze po-
wierzchnia no$na protezy. Catkowita objetos$¢ tak uksztat-
towanych protez polimerowych jest okoto 1,5 do 2 razy wiek-
sza niz odpowiednikéw tytanowych, w ktérych zminimali-
zowano ilos¢ materiatu. Zmniejszyt sie obszar dla przero-
stéw kostnych i usunieto mikroruchy wynikajace ze spre-
zystosci konstrukcyjnej protezy.
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RYS. 3. Bio-akceleracja zrostu kostnego
mikroruchami w obszarze implantu wypetnionego
autogennymi przeszczepami kostnymi, w protezie
typu semi-rigid Disc/DERO [11].

FIG. 3. The bio-acceleration of the bone fusion
with micromotions in the area of implant filled
with autogenous bone graft in the semi-rigid
prosthesis sDisc/DERO [11].

elasticity of titanium prosthesis design were eliminated.
Another important feature of PEEK is its radiolucency, es-
sential in the neurological diagnostics. It allows a complete
post surgical control, including the bone fusion control, with
the diagnostic methods such as: RTG, CT, MRI [3, 7]. When
filled with proper filling material it gives a clear radiological
picture. However, PEEK is not identified, so the prostheses
must have metal/titanium markers allowing the intra- and
post surgical placement control (in two planes).

The bearing surfaces have properly formed slots, which filled
with bone graft or bone substitute hasten the bone healing.
The ratio of the total prosthesis volume and bone graft filled
volume is a compromise between proper strength and proper
bone fusion conditions. As far as the authors are aware, up
till now, there are no data concerning the influence of the
material deformation on the speeding up the spondylodesis.
It was proved, however, that the titanium prostheses cause
the micromotions resulting from the special design and has-
ten the bone fusion (according to the Wolff"s law). Such a
system was developed in LfC laboratories and first used in



Inng wazng cechg polimeru PEEK jest jego ,przeziernos¢”,
szczegolnie istotna w diagnostyce neurologicznej. Umozli-
wia ona kompletng pooperacyjna kontrole obejmujaca row-
niez obserwacje zrostu kostnego z zastosowaniem réznych
technik diagnostycznych takich jak RTG, CT i MRI [3, 7].
Dzieki modyfikacji materiatu odpowiednimi wypetniaczami
mozna uzyskac¢ wyrazny kontrast w obrazach RTG. PEEK
nie jest identyfikowalny, w zwigzku z tym protezy musza
by¢ wyposazone w znaczniki-markery metalowe/tytanowe
umozliwiajgce $réd- i pooperacyjng identyfikacje potozenia
w dwodch ptaszczyznach oceny radiologicznej. Powierzch-
nie nosne posiadajg odpowiednio uksztattowane otwory,
ktére sg wypetniane gruzem kostnym lub substytutem ko-
Sci umozliwiajace powstawanie zrostu kostnego. Stosunek
objetosci catkowitej protezy do objetosci przestrzeni wypet-
nianej gruzem kostnym jest w przypadku PEEK swoistym
kompromisem pomiedzy uzyskaniem odpowiedniej wytrzy-
matosci a zapewnieniem jak najlepszych warunkéw do po-
wstania zrostu kostnego. Dotychczas nie ma danych doty-
czacych wptywu odksztalcen sprezystych materiatu na po-
wstawanie/przy$pieszenie spondylodezy. Tymczasem pro-
tezy wykonane z tytanu w powigzaniu z ruchami wynikaja-
cymi z normalnych czynnosci zyciowych pacjenta, dzieki
specjalnej konstrukcji wywotuja mikroruchy, ktére zgodnie
z prawem Wolffa - przy$pieszajg zrost kostny. Utworzony
w ten sposéb mikroruchowy uktad biomechaniczny zostat
opracowany w laboratorium firmy LfC i wykorzystany po raz
pierwszy w spondyloimplantologii w pétsztywnych protezach
dyskéw zwanych soDisc/DERO i stanowi tzw. "biomecha-
niczny akcelerator zrostu kostnego". Wstepne obserwacje
kliniczne przy zastosowaniu "bio-akceleratora" potwierdza-
ja jego korzystne dziatanie, co wyraza sie skréceniem o
okoto 1/3+1/4 czasu spondylodezy.(RYS. 3).

Biopolimer PEEK zastosowany na implanty ograniczyt zja-
wisko uczulenia na metal ("metalozy"). Okoto 10% popula-
cji jest uczulona na pierwiastki zawarte w materiatach me-
talowych [9], a w przypadku zastosowania polimeru pacjent
nie musi by¢ poddawany testom uczulenia na metal. Po-
nadto przy stosowaniu PEEK znika czesto pojawiajacy sie
opor psychiczny (bojazn) pacjenta zwigzana ze wszczepie-
niem implantu metalowego. Materiat ten jest odporny che-
micznie w agresywnym srodowisku fizjologicznym pacjen-
ta, i jest catkowicie odporny korozje.

Podsumowanie

1. Poprzez wykorzystanie szczegoélnych wtasnosci mate-
riatu, odpowiedniej konstrukcji implantu oraz naturalnej ru-
chomosci cztowieka mozna stworzy¢ bio-akcelerator sprzy-
jajacy szybszej spondylodezie. Pierwszym tego typu urza-
dzeniem w Swiecie zastosowanym w spondylochirurgii jest
proteza do stabilizacji miedzytrzonowej semi-rigid Disc/
DERO.

2. Wiasnosci biomateriatu PEEK takie jak wartos¢ modutu
sprezystosci zblizona do kosci, przeziernosé radiologicz-
na, odpornos¢ chemiczna w potgczeniu z odpowiednig kon-
strukcja implantu-protezy powoduja, ze jest on alternatywg
dla dotychczas stosowanych w chirurgii neuroortopedycz-
nej materiatbw metalowych.

3. Polimer PEEK (polyetheretherketon) ma jednak ograni-
czone zastosowanie w implantologii gtéwnie ze wzgledu na
mate wtasnosci wytrzymatosciowe.

4. Protezy polimerowe "pracujace na Sciskanie" spetniajg
wymogi stawiane tego typu wyrobom/stabilizatorom krego-
stupowym i sg dobrymi zamiennikami w stosunku do odpo-
wiednikéw wykonanych z materiatow metalicznych.

semi-rigid disc prostheses known as soDisc/DERO and sets
so called bio-accelerator of the bone healing. The initial clini-
cal data concerning the use of bio-accelerator confirm its
beneficial influence and action, which can be expressed with
shortening the spondylodesis time of about 1/3+1/4 (see
FIG.3).

The bio-polymer PEEK applied in the implants has defi-
nitely limited the phenomenon of allergic reactions - so called
metalosis. It was observed in about 10% of population the
allergic reaction on the elements contained in the metallic
materials [9], when in the case of polymer application the
patient doesn't have to be tested for allergic reaction. It is
also very important, from the psychological point of view,
the patients fear of metallic device implantation disappears.
PEEK is chemically resistant in the aggressive environment
of the body and also totally corrosion resistant.

Conclusions

1. Taking advantage of the specific material properties,
proper implant design and natural human motions, one may
create a bio-accelerator, which favours spodylodesis has-
tening. The first device of such type used in spondylo-sur-
gery is an intervertebral stabilization prosthesis - semi-rigid
Disc/DERO.

2. The PEEK properties such as: the value elasticity modu-
lus similar to the bone one, radiolucency, chemical resist-
ance combined with proper implant design allow treating it
as an alternative for metallic materials used in he neuro-
orthopaedisc up till now.

3. PEEK has a limited application in the implantology, mainly
because of its poor strength properties.

4. The polymeric prostheses subjected to high compressive
loads fulfil the requirements set for this kind of spinal im-
plants; they are also an interesting alternative for metallic
implants.
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UKLADU STENT —
NACZYNIE WIENCOWE
W WARUNKACH
ANGIOPLASTYKI
WIENCOWEJ

JaN MarciNiak, WiToLd WALKE, ZBIGNIEW PASZENDA

CENTRUM INZYNIERI BIOMEDYCZNEJ, POLITECHNIKA SLAgKA,
UL. AKADEMICKA 2A, 44-100 GLiwicE
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 84-86]

Wprowadzenie

Istotnym problemem w procesie ksztattowania wtasno-
Sci uzytkowych stentéw jest dobdér wlasnosci mechanicz-
nych biomaterialu metalowego, z ktérego sg one wytwa-
rzane. W odniesieniu do tego rodzaju implantéw proces ten
powinien by¢ realizowany w oparciu o charakterystyki bio-
mechaniczne wyznaczane w warunkach uwzgledniajacych
przede wszystkim ich technike implantacji [1+5]. Wynika to
z koniecznosci rozprezenia stentu do wymaganej Srednicy
w udraznianym naczyniu krwionosnym. Efektem rozpreze-
nia implantu musi by¢ jego trwate odksztatcenie, zapew-
niajgce po usunieciu balonika drozno$¢ naczynia. Z uwagi
na fakt, iz nie ma mozliwosci badania wzajemnego oddzia-
tywania stentéw i naczyn krwionosnych w badaniach in vivo,
coraz wiecej miejsca w literaturze poswieca sie badaniom
modelowym z wykorzystaniem metody elementow skoriczo-
nych. Przydatnos¢ tego rodzaju obliczen jest zwigzana z
przyjetymi zatozeniami, ktére powinny odzwierciedla¢ wa-
runki anatomiczno-fizjologiczne wystepujace w uktadzie
naczyn wiencowych. Na wyznaczang charakterystyke stentu
wywiera rowniez wptyw naczynie wiericowe, w ktérym im-
plant jest rozprezany. Jego wtasno$ci biomechaniczne sg
zwigzane m.in. z przebiegiem procesu chorobowego
(miazdzycowego) [5]. Zatem dla poprawnosci wyznacze-
nia charakterystyki biomechanicznej stentu wiencowego
konieczne jest opracowanie rowniez modelu numeryczne-
go naczynia wiefcowego. Dopiero opracowanie komplek-
sowego modelu stent-naczynie wiericowe z uwzglednieniem
nieliniowosci fizycznej i geometrycznej stentu oraz wkasno-
Sci biomechanicznych naczynia zapewnia prawidtowa oce-
ne zjawisk zachodzacych w trakcie implantaciji.

Metodyka badan

Analizie biomechanicznej poddano stent wiericowy typu
"slotted tube". Stent o wyjsciowej $rednicy d,=1,85 mm
wstepnie zaciskano do srednicy d,=1,55 mm, a nastepnie
rozprezano do Srednicy d,=2,45 mm. Na bazie wykonane-
go modelu geometrycznego implantu wygenerowano siat-
ke element6éw do obliczert metoda elementéw skoriczonych
(SOLID 95). Ze wzgledu na powtarzalnos¢ struktury obiek-
tu obliczenia prowadzono dla pojedynczego segmentu sten-
tu. Do wyznaczenia charakterystyki biomechanicznej sten-
tu wiericowego przyjeto nastepujace dane materiatowe (stal
Cr-Ni-Mo typu AISI 316L): modut Young'a E =200 000 MPa,
liczba Poisson'a n = 0,33, R,, =470 MPa, R ,,= 195 MPa.
W pracy opracowano réwniez model geometryczny naczy-

NUMERICAL ANALYSIS
OF THE STENT —
CORONARY VESSEL
SYSTEM IN CONDITIONS
OF CORONARY
ANGIOPLASTY

Jan Marciniak, WiToLd WALKE, ZBIGNIEW PASZENDA

CENTRUM INZYNIERII BIOMEDYCZNEJ, POLITECHNIKA SLASKA,
uL. AKADEMICKA 2A, 44-100 GLiwice
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 84-86]

Introduction

The selection of mechanical properties of metallic
biomaterials is an important issue in the formation process
of application properties of stents. With reference to this
type of implants, the optimization process of their mechani-
cal properties should be realized with reference to the loads
resulting from the operating technique [1-5]. It results from
the necessity to expand the stent to the required diameter
in the blood vessel. The effect of the implant expansion
should be a plastic strain ensuring the patency of the ves-
sel after the balloon removal. Owing to the fact there is no
possibility to investigate the interaction of stents and blood
vessels in vivo tests, more and more literature reports are
devoted to model investigations realized with the use of the
finite element method. Usefulness of the mentioned calcu-
lations is strongly connected with established guidelines
which should reflect anatomical-physiological conditions in
the coronary vessels system. The coronary vessel where
the stent is expanded exerts an influence on the determined
stent characteristic. Biomechanical properties of coronary
vessels are strongly connected with the course of a dis-
ease (atherosclerosis) [5]. It manifests itself in the decrease
of suppleness of vessel walls to deformations. Therefore to
determine the biomechanical characteristic of the coronary
stent correctly itis necessary to formulate a numerical model
of the coronary vessel. Only the complex model (stent -
coronary vessel) taking physical and geometrical
nonlinearities of the stent as well as biomechanical proper-
ties of the vessel into consideration ensures the correct
evaluation of phenomena occurring during the implantation.

Methodology

A "slotted tube" type stent was analyzed. The stent of
the initial diameter d,=1,85 mm was initially clamped to the
diameter d, = 1,55 mm and then extended to the diameter
d,= 2,45 mm. On the basis of the developed geometrical
model, a mesh of elements for finite element calculations
was generated (SOLID 45). Because of the repeating struc-
ture of the object, the calculations were carried out for a
single convolution of the stent. To determine the
biomechanical characteristic of the coronary stent the fol-
lowing material data were assumed (316L stainless steel):
Young's modulus E =200 000 MPa, Poisson'’s ratio n=0,33,
ultimate tensile strength R,,=470 MPa, yield point R, =195
MPa. The geometrical model of the coronary vessel with a
thin-walled tube shape was also developed. The following
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RYS. 1. Wyniki analizy numerycznej stentu
wiencowego: a - etap zaciskania stentu na
balonik, b, c - rozklad naprezen w elementach
pojedynczego segmentu stentu, d - rozkiad
odksztatcen w ramionach pojedynczego
segmentu stentu.

FIG. 1. Results of the coronary stent analysis: a -
clamping of the stent on the balloon, b, ¢ - stress
distribution in a single segment of the stent, d -
strain distribution in a single segment of the stent.

nia wiencowego w postaci cienkosciennej rury. Dla takiego
modelu przyjeto nastepujace cechy geometryczne: $redni-
ca wewnetrzna naczynia d = 2,35 mm, grubos$¢ Scianki na-
czynia g = 0,80 mm. Dlugo$¢ modelu naczynia wiefncowe-
go odpowiadata podwojonej dtugosci pojedynczego seg-
mentu stentu. Dla potrzeb obliczen przyjeto warto$¢ modu-
tu Younga rowng E = 0,75 x 107 Pa i liczby Poisson’a n=0,4
[5].

Wyniki badan

Pierwszy etap pracy obejmowat analize stanu naprezen
i odksztatcen elementow stentu, odnoszaca sie do procesu
symulujgcego jego wstepne zaciskanie na baloniku. Na
podstawie przeprowadzonych obliczen stwierdzono, ze
warto$¢ naprezen zredukowanych miescita sie w zakresie
S.q =62-223 MPa i osiggata maksimum w obszarze zagie-
ciaramion stentu - RYS. 1. Wyznaczone warto$ci odksztat-
cen pojedynczego ramienia stentu nie przekraczaty 5%.
Drugi etap pracy obejmowat analize numeryczng procesu
rozprezania stentu ze srednicy d, = 1.55 mm do d, = 2,50
mm w naczyniu wiencowym o $rednicy 2,40 mm - RYS. 2a.
Przeprowadzona analiza numeryczna wykazata, ze warto-
Sci naprezen zredukowanych w pojedynczym segmencie
stentu miescily sie w zakresie s, = 60-210 MPa - RYS. 2b
i osiggaty réwniez wartosci maksymalne w obszarze zagie-
cia ramion stentu. Maksymalne wartosci odksztatcen nie
przekraczaly wartosci 7% - RYS. 2c. Dodatkowo przepro-
wadzono obliczenia numeryczne dla opracowanego mode-
lu naczynia wiencowego. Na podstawie obliczen stwierdzo-
no, ze wartosci naprezen zredukowanych bedacych efek-
tem rozprezenia stentu w naczyniu miescity sie w zakresie
Seq = 0.1-1 MPa - RYS.2d, a wartosci odksztatcen wyniosty
ok. 8%.

1000RE0EN

< ponim

RYS. 2. Wyniki analizy numerycznej etapu
rozprezania stentu w naczyniu wiencowym: a -
przyrost Srednicy stentu, b - rozklad naprezen w
elementach pojedynczego segmentu, c - rozktad
odksztatcen w elementach pojedynczego
segmentu, d - rozktad naprezen w elementach
naczynia wiencowego.

FIG. 2. Results of the numerical analysis of the stent
expansion in the coronary vessel: a - increase of
the diameter of the stent, b - stress distribution in
a single segment of the stent, c - strain distribution
in a single segment of the stent, d - stress
distribution in the coronary vessel.

form features were assumed for this model: the inside di-
ameter of the vessel d = 2,35 mm, the vessel wall thickness
g = 0,80 mm. The coronary vessel model length was as-
sumed to be the double length of a single segment of the
stent. The Young's modulus E = 0,75 x 10” Pa and Poisson’s
ratio n=0,4 was used for the calculations [5].

Results

The first stage of the work included stress and strain
analysis of the stent elements. The analysis related to the
process that simulated the initial clamping of the stent on
the balloon. On the basis of the calculations it has been
stated that reduced stresses were in the range s, =62-223
MPa and the maximum value was observed in the U-bend
region - FIG. 1. Strains of the single bend did not exceed
5%.

The second stage of the work included a numerical analy-
sis of the expansion process of the stent from the diameter
d, =1,55 mm up to the d, = 2,50 mm in the coronary vessel
of the diameter equal to 2,40 mm. The analysis has shown
that reduced stresses in the single segment of the stent
were in the range ., = 60-210 MPa - FIG. 2b. The maxi-
mum value of the stresses was observed in the U-bend re-
gion. Maximum strains did not exceed the value of 7% -
FIG. 2c. Additionally, numerical calculations of the coronary
vessel model were carried out. On the basis of the calcula-
tions it has been stated that reduced stresses resulting from
the expansion of the stent in the vessel were in the range
S.q =0,1-1 MPa - FIG.2d and strain values were about 8%.

|
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Podsumowanie

W pracy przeprowadzono analize numeryczng uktadu
stent - naczynie wiericowe z uwzglednieniem uwarunkowarn
zabiegu angioplastyki wiencowej. Zbieg ten zwiazany jest z
wstepnym zaciskaniem stentu na baloniku i nastepnym jego
rozprezeniem do wymaganej Srednicy. Wyznaczone warto-
Sci naprezen i odksztalcen elementéw stentu wiericowego
stanowia podstawe do optymalizacji cech geometrycznych
i uksztattowania odpowiednich wlasnosci mechanicznych
stali Cr-Ni-Mo w procesie obrébki cieplnej.
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biomateriat, biomechanika miedzykregowa
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 86-91]

Anatomia i biomechanika odcinka
ledZzwiowego kregostupa oraz jego
dysfunkcje

Kregostup czlowieka stanowi ruchoma o$ dla tutowia oraz
szyi spetniajgca trzy funkcje: ochronng dla rdzenia krego-
wego, podporowg oraz ruchowa. Strukturg przenoszaca
obcigzenia itgczacg poszczegdline kregi jest tzw. triada sta-
wowa (triada podparcia), ktorag tworza krazek miedzykrego-

Summary

The work presents results of the numerical analysis of
the stent - coronary vessel system taking angioplasty con-
ditions into consideration. This operation is connected with
initial clamping of the stent on the balloon and the following
expansion to a desired diameter. Calculated values of
stresses and strains of the coronary stent are the basis for
optimization of geometrical features as well as appropriate
mechanical properties of the Cr-Ni-Mo stainless steel.
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Anatomy and biomechanics of
lumbar spine and its dysfunctions

In human, the vertebral column sets the mobile axis of
the trunk and neck, situated on the dorsal side of the body
and performing three functions: protective for the spinal cord,
supportive (for the whole body) and mobile (sets a motor
organ) [1].The load bearing structure and the connection
between particular vertebrae is so called articular triad (sup-
port triad), which includes intervertebral disc and two sym-



wy (dysk) i dwa symetryczne stawy miedzywyrostkowe [1].
Pozwala ona na réwnomierne roztozenie obciazen, a to
dzieki istnieniu dynamicznej rownowagi sit i momentow.
Dysk umozliwia ruch, dziata jak "poduszka" tagodzaca
wstrzgsy, mechanizm przenoszacy obcigzenia i element
dystansowy. Stawy miedzywyrostkowe (stawy maziowe)
odgrywaja znaczaca role nie tylko w przenoszeniu obcia-
zen, lecz réwniez majg za zadanie ogranicza¢ momenty
zginajgce i powstrzymywac zeslizgiwanie sie¢ wyrostkow
podczas przeprostu, ogranicza¢ obrét wokot krazka mie-
dzykregowego oraz zapobiega¢ urazom. Ruchomos¢ kre-
gostupa ledzwiowego i stawéw miedzywyrostkowych przed-
stawiona jest na RYS. 1ina RYS. 2.

metrical facet joints [1]. Thanks to the dynamic equilibrium
of moments and forces it allows the uniform load bearing.
The intervertebral disc allows motion, serves as a shock
absorber, load distributor and spacer. The facet joints are
paired, true synovial joints. They play an important role not
only in load bearing, but also in limiting the slide of the ar-
ticular processes during extension, limiting bending and
rotation moments and in injury prevention. The mobility of
the lumbar spine and facet joints is presented on FIG. 1
and FIG. 2.

The only movement permitted by the facet joints is a sliding
movement in a vertical direction, which is executed during
flexion and extension of the vertebral column. It appeared

a)

_________________________________

b)

RYS. 1. Ruchomos¢ kregostupa.
FIG. 1. The mobility of the lumbar
spine.

RYS. 2. Ruchomos$¢ stawdéw miedzywyrostkowych
(A-skion; B-przeprost) (www.spineuniverse.com).

FIG. 2. The mobility of facet joints: a) flexion; b) extension
(modified, according to www.spineuniverse.com).

Jedynym ruchem mozliwym dla stawdéw miedzywyrostko-
wych jest zeslizg w kierunku pionowym, nastepujacy pod-
czas zginania i przeprostu kregostupa. Stawy te in vivo moga
przenosi¢ do 15% naprezen Sciskajacych dziatajgcych na
caly kregostup (najwieksze obserwowano dla przeprostu).
Stawy miedzywyrostkowe sg silnie unerwione - w torebce
stawowe] stwierdzono obecnos¢ wiékien oraz zakonczen
nerwowych, w tym zawierajgcych substancje P (domnie-
many neuromediator bélu). Uwaza sie, ze tak silne uner-
wienie jest jednym z powoddw pojawienia sie bdlu ledzwio-
wego towarzyszgcego przecigzeniu stawdéw miedzywyrost-
kowych [2].

Statystyki wskazuja, ze gléwna przyczyng niepetnospraw-
nosci ludzi ponizej 45 roku zycia jest bél ledzwiowy i ze cierpi
Z jego powodu okoto 75% ludnosci [7]. Zazwyczaj jest on
wigzany z dyskopatia, (w nastepstwie ktérej pojawia sie ucisk
na korzenie nerwowe i rdzen kregowy), jednak rownie cze-
stym jego powodem okazuja sie by¢ zmiany chorobowe sta-
wow miedzywyrostkowych. Powyzsze dane jasno wskazujg
na istotng role triady stawowej oraz dysfunkcji jej elementéw
na prawidtowe funkcjonowanie kregostupa.

Metody leczenia bolu ledzwiowego

W zaleznosci od indywidualnych potrzeb pacjenta okre-
Slanych z uzyciem r6znorodnych technik diagnostycznych,
stosuje sie kilka metod leczenia bélu ledZzwiowego. Obok
leczenia farmakologicznego, stosowane sg metody chirur-
giczne, z ktérych najpopularniejsze sa: catkowite usuniecie
dysku, laminektomia (usuniecie blaszki tuku kregu) oraz
zrost kostny (spinal fusion). Niestety, duza inwazyjnosc,
konieczno$¢ dodatkowej stabilizacji, usztywnienie catego
segmentu kregostupa i ograniczona ruchomos¢ oraz zwiek-

that they can carry a significant amount of total compressive
load (about 15%) applied to the spine in vivo (maximal pres-
sure occurs during extension).

The facet joints are highly innervated - in the capsule there
was stated the presence of nerve fibres and endings, in-
cluding nerves containing the substance P (a putative
neuromodulator of pain). It is thought that such high inner-
vation may be a reason for low back pain accompanying
the facet overloading [2].

The statistics indicate that the main cause of disability in
people younger than 45 years of age is low back pain and
that about 75% of all people experience it at some time in
their lives [7]. Low back pain is usually connected and re-
ferred to disc herniation (resulting in the spinal cord and
nerve roots compression), however, an equally often rea-
son appear to be the pathological changes of the facet joints.
The above data clearly indicate the essential role of articu-
lar triad and its elements dysfunction in the correct func-
tioning of the spine.

Methods of treatment the low back
pain

In the clinical practice, there are used several methods
of low back pain treatment, dependently on the individual
patients needs and evaluated using different diagnostic tech-
niques. Except the pharmacological treatment, the surgical
methods such as discectomy, laminectomy and spinal fu-
sion are common. Unfortunately, high invasiveness, need
for additional stabilization, stiffening of the spinal segment,
limited mobility and increased risk of adjacent segments
degeneration are undoubted disadvantages of these meth-
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szone ryzyko degeneracji segmentéw przylegajacych, sta-
nowig niewatpliwe wady tych metod [7].

W ostatnich latach zdobywa uznanie nowa chirurgiczna
metoda leczenia bdlu ledzwiowego - stabilizacja miedzy-
wyrostkowa tj. stabilizacja struktur tylnych kregostupa za
pomocg implantu umieszczanego pomiedzy wyrostkami
kolczystymi. Wydaje sie, ze nie posiada ona wad wyzej
wymienionych metod. Funkcje oraz wymagania stawiane
stabilizacji miedzywyrostkowej w odniesieniu do konstruk-
cji i materiatu oraz dotychczasowe rozwigzania beda przed-
miotem dalszych rozwazan.

Stabilizacja miedzywyrostkowa -
funkcje i wymagania

W odcinku ledzwiowym kregostupa istnieje dynamiczna
réwnowaga sit i momentéw, taka, ze dominuja sity Sciska-
jace [6]. W przypadku wystapienia zmian zwyrodnieniowych
struktur kolumny przedniej lub tylnej kregostupa réwnowa-
ga ta zostaje zachwiana, co powoduje zmiane obciazen,
prowadzacg do degeneracji. Towarzyszy temu silny bal,
zwlaszcza podczas zginania i przeprostu. Gtéwnym zada-
niem stabilizacji miedzywyrostkowej jest wiec odcigzenie
tylnych struktur kregostupa i przywrdcenie rownowagi w
mozliwie duzym zakresie, a wiec przenoszenie duzej cze-
Sci obcigzen Sciskajgcych i ograniczenie ruchu przy prze-
proscie. Nie moze sie to jednak odbywaé kosztem rucho-
mosci kregostupa w pozostalych ptaszczyznach. Badania
na zwierzetach wykazaly bowiem, ze zachowanie rucho-
mosci poprzez stabilizacje elastyczng sprzyja odbudowie
struktury dysku [8] oraz zmniejsza ryzyko uszkodzenia seg-
mentéw przylegajacych [3]. Z biomechanicznego punktu
widzenia istotne jest réwniez, aby sam implant znajdujacy
sie miedzy wyrostkami kolczystymi sasiadujacych kregéw
posiadat pewna elastycznosc i nie powodowat zniszczenia
struktury wyrostkéw.

Reasumujac, implant do stabilizacji miedzywyrostkowej
winien zapewniaé przenoszenie obcigzen sciskajgcych z
ograniczeniem przeprostu, przy rbwnoczesnym zachowa-
niu fizjologicznej ruchomosci w pozostatych ptaszczyznach
- zginania bocznego i rotaciji. Istotne jest wiec zachowanie
mozliwie maksymalnej funkcji kregostupa.

Inng wazna cecha, zwigzana z procedurg wszczepiania
implantu jest ograniczona inwazyjno$¢ w dostepie chirur-
gicznym i minimalna destrukcja in situ (zachowanie struk-
tur strefy osadzania implantu) oraz tatwos¢ jego wszcze-
piania.

Aby osiggna¢ powyzsze cele konieczna jest wiasciwa opty-
malizacja zarbwno w wyborze materiatu jak i konstrukcji.
Nalezy tak rozwigzac implant konstrukcyjnie by osiggnaé
jak najwiecej funkcji warunkujgcych poprawne dziatanie
kregostupa. Czes¢ funkcji implantu mozna uzyskac¢ odpo-
wiednio dobierajac wtasciwosci biomateriatéw, przy czym,
przy wyborze materiatu nie nalezy zapominac o takich wy-
maganiach jak biozgodnos¢, odpornos¢ na korozje, odpo-
wiednie wlasnosci cierne czy elektryczne. Na RYSUNKACH
3i 4 zestawiono najczesciej uzywane materiaty na implan-
ty kregostupa.

Analiza funkcji dotychczas
istniejacych stabilizatorow

Pierwszym rozwigzaniem implantéw do stabilizacji mie-
dzywyrostkowej byty tytanowe bloczki o jednorodnej struk-
turze umieszczane w przestrzeni miedzywyrostkowej (RYS.
5a). Posiadaly one duza wytrzymatosé, w tym zmeczenio-

ods [7].

Recently, a new surgical method of low back pain treat-
ment gains popularity - an interspinous stabilization, which
is the posterior structures stabilization using an implant
placed between the spinous processes of two adjacent ver-
tebrae. It seems that the disadvantages of all the above
methods do not concern this one. The functions and re-
quirements set for the interspinous stabilization and up-to-
now design solutions will be discussed further.

Interspinous stabilization -
functions and requirements

In the lumbar spine there exists the dynamic equilibrium
of moments and forces such, that the compressive forces
predominate [6]. When the spinal structures are degener-
ated (the anterior or the posterior column) there appears
the loss of equilibrium, what changes the loads and leads
to degeneration. It is accompanied by a severe pain, espe-
cially while flexion and extension. The main goal of the in-
terspinous stabilization is to relieve loading of the posterior
structures, to bring back the equilibrium in maximal possi-
ble range and to limit the motion for extension. However, it
should be done without limiting the spinal motions in other
planes. The tests carried out on animals indicated that mo-
bility preservation (through elastic stabilization) favours re-
generation of the disc fibrous tissue [8] and reduces the risk
of adjacent segments destruction [3]. From the
biomechanical point of view it is essential for the implant
itself to be somehow flexible, not to cause the adjacent
spinous processes failure.

To recapitulate, an interspinous implant is to ensure the
compressive loads bearing and to limit extension with si-
multaneous preservation of physiological range of motion
in remaining planes - for lateral bending and axial rotation.
It is essential to preserve maximal spine function.

Another important implant feature, connected with implan-
tation procedure is limited invasiveness of surgical approach
and minimal invasiveness in situ (preservation of implant
embedding area) and implantation facility.

To achieve the above goals, an optimization of the material
and design features is necessary. The implant design should
be solved in a way to achieve the biggest number of func-
tions conditioning proper spine function. Some implant func-
tions may be achieved by appropriate biomaterial proper-
ties selection. Selecting the implant material one should not
forget about such requirements as: biocompatibility, corro-
sion resistance, proper electric and frictional properties.
FIG. 3 and FIG. 4 present the properties comparison of the
most commonly used biomaterials.

The function analysis of existing
stabilizator solutions

The first solutions of the interspinous implants were ho-
mogenous titanium blocks placed in the interspinous space
(FIG. 5a). They had a high static and dynamic strength,
ensured by the material, but they did not guarantee the mo-
bility preservation. Moreover, the titanium elasticity modu-
lus, much higher than the bone one (a lack of flexible bone-
implant interface) caused adjacent tissue damage.

The madifications of this solution proceeded in two direc-
tions: there was changed either material or construction.

In the first modification, the most important implant feature
was connected with the material properties. A material was
used with elasticity modulus similar to the bone one (PEEK
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RYS. 3. Modut Young’a dla kosci oraz najczesciej
stosowanych materiatéw implantowych.

FIG. 3. The elasticity modulus of the bone and
some most popular biomaterials.
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RYS. 5. Tytanowy bloczek miedzywyrostkowy: a)
pierwsze rozwigzanie; b) modyfikacja.

FIG. 5. The titanium interspinous block: a) the firs
solution; b) modification

wa, lecz nie gwarantowaly zachowania ruchomosci zblizo-
nej do naturalnej. Ponadto, modut sprezystos¢ wzdtuznej,
duzo wyzszy od modutu kosci (brak elastycznego potacze-
nia bloczka z wyrostkami) powodowat ich uszkodzenie.
Modyfikacje tego rozwigzania nastepowaty dwukierunko-
wo: zmieniano materiat lub konstrukcje.

W innym rozwigzaniu, najwazniejsza funkcje stabilizatora
miedzywyrostkowego zwigzano z wlasnoscig materiatu.
Zastosowano materiat o module Young'a zblizonym do
modutu kosci (PEEK - polieteroeteroketon lub PEEK wzbo-
gacony wtdknami weglowymi, patrz RYS. 3i 4). Zmodyfiko-
wano jednoczesnie rozwigzanie konstrukcyjne (RYS. 5b).
Wynikiem tych modyfikacji miata by¢ zwiekszona sprezy-
sto$¢ implantu i co za tym idzie, polepszenie wlasnosci
potaczenia kosc-implant, przy zachowaniu pewnej rucho-
mosci.

Inng grupe implantéw stanowity modyfikacje konstrukcyjne
(z zachowaniem materiatu implantowego), ktére polegaty
gtéwnie na zastosowaniu tytanowego elementu silnie spre-
zystego jako czesci miedzywyrostkowej, przenoszacej ob-
cigzenia, np. w postaci "U" lub "O" (RYS. 6a i 6b). Zamoco-
wanie implantu na wyrostkach kolczystych polegato tu na
"objeciu” ich metalowg konstrukcja z ew. dodatkowym za-
mocowaniem wkretami kostnymi.

Rowniez powyzsze modyfikacje nie sg wolne od wad. Za-
stosowanie PEEK-u jako materiatlu implantowego spowo-
dowato znaczne zwigkszenie wymiarow implantu. Mimo
zagwarantowanej wtasciwosciami materiatowymi i konstruk-
cyjnymi sprezystosci implantu w ptaszczyznie strzatkowej
trudno jest przyznac bez odleglych obserwaciji klinicznych
by ta sprezystos¢ w wystarczajgcym stopniu odpowiadata

RYS. 4. Wytrzymatosé na rozcigganie dla kosci
oraz najczesciej stosowanych materiatéw
implantowych.

FIG. 4. The tensile strength of the bone and some
most popular biomaterials.

PATENT

RYS. 6. Modyfikacje konstrukcyjne - tytanowe
elementy sprezyste: a) typ "U"; b) typ "O".

FIG. 6. Design modifications: titanium elastic
elements: a) "U" type; b) "O" type.

- polyetheretherketone or PEEK reinforced with carbon fi-
bres, see FIG. 3 and 4). Simultaneously, the design fea-
tures were modified (see FIG. 5b). The result was to be the
increased implant flexibility and improved bone-implant in-
terface with mobility preservation.

Another group of implants were the design modifications,
which consisted mainly in titanium elastic element applica-
tion as a load bearing part, "U" or "O" shaped (FIG. 6a and
6b). The implant fixation on the spinous processes com-
prised of metal brackets "embracing” the processes with
additional attachment with bone screws.

The above solutions are also not free from disadvantages.
PEEK application as a biomaterial resulted in considerable
increase of implant dimensions. In spite of flexibility in the
sagittal plane guaranteed by the material and design prop-
erties, it is hard to state without clinical observations if this
flexibility responds enough with the physiological inter-
spinous movements. Concentration on the block design
elasticity caused limiting the lateral bending and axial rota-
tion mobility. The material strength also decreased, which
is very important in the case of high frequency compressive
loads.

Also, the "U" type design with elastic element increased the
mobility (with simultaneous good strength properties main-
tained), however only in the sagittal plane, what should be
avoided (the extension was to be considerably limited).
Except that, the need of cyclic loads damping was not taken
into consideration - the design does not ensure the shock
absorption, which was previously ensured by the support
triad.

MATERIALOW
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naturalnym ruchom miedzywyrostkowym. Skoncentrowanie
sie na "sprezystosci” zwigzanej z blokowa konstrukcja spo-
wodowato, ze ograniczona zostata ruchomos¢ dla zginania
bocznego i rotacji. Zmniejszyta sie réwniez wytrzymatos$c
implantu, co w wypadku dziatania sit osiowych o duzej cze-
stotliwosci ma istotne znaczenie. Z kolei, zastosowanie kon-
strukcji typu "U" zwiekszyto ruchomos¢ (z zachowaniem
dobrych wiasnosci wytrzymatosciowych), lecz jedynie w
ptaszczyznie strzalkowej, czego nalezato wtasciwie unik-
na¢ (przeprost miat by¢ znacznie ograniczony). Poza tym,
przy zastosowaniu elementu sprezystego nie brano pod
uwage istotnej potrzeby ttumienia cyklicznych obcigzen
Sciskajgcych - konstrukcja nie zapewnia amortyzacji (za-
pewnianej wczesniej przez triade stawowa).

Analizujgc istniejgce rozwigzania wydaje sie, ze wspomnia-
ny wczesniej kompromis - optymalizacja implantu ze wzgle-
du na materiat, konstrukcje i wszczepialnos¢ - w zadnym z
omawianych przypadkdw nie zostat osiggniety. Podjeto wiec
kroki w celu stworzenia implantu, ktéry mozliwie najlepiej
spetniatby wymagania stawiane stabilizacji miedzywyrost-
kowej.

Cechy konstrukcyjne i
materiatowe nowego implantu
InSpin oraz uzyskane funkcje

Istotne dla uzyskania jak najpetniejszego efektu leczni-
czego jest, zdaniem autoréw, odcigzenie catej struktury tria-
dy stawowej, czyli implantacja uktadu wspomagajacego
zaréwno kolumne przednia - dysk, jak i tylng - stawy mie-
dzywyrostkowe. Z punktu widzenia biomechaniki, implan-
tacja samej protezy dysku, lub implantu miedzywyrostko-
wego nie prowadzi do rozwigzania problemu, przeciwnie -
jak wczeséniej wspomniano, odsuwajgc problem w czasie
prowadzi do jego pogtebienia. Dlatego tez autorzy propo-
nujg nowy sposob myslenia: stabilizacja miedzywyrostko-
wa powinna zapewnic¢ jednoczesne wspomaganie obu ko-
lumn kregostupa. Nowemu rozwigzaniu towarzyszy rowniez
nowe podejscie do leczenia dysfunkcji kregostupa ledzwio-
wego: "Zachowaniu ruchomosci kolumny przedniej krego-
stupa powinno towarzyszy¢ zachowanie ruchomosci kolum-
ny tylnej i odwrotnie".

Majac na uwadze dotychczasowe rozwigzania i ich wady
oraz wymagania stawiane stabilizacji miedzywyrostkowej,
stworzono implant taczacy - zdaniem autoréw - optymal-
nie, zalety materiatu i konstrukcji oraz uwzgledniajacy wa-
runki implantacji (Rys. 7).

Elementem no$nym jest element nastawny (metalowy lub
PEEK), zapewniajgcy odpowiednig wytrzymatos¢ na cyklicz-
ne obcigzenia osiowe i dtugi czas pracy implantu. Ma on
dodatkowo mozliwos¢ ptynnej zmiany wysokosci - utatwia
dostosowanie catego implantu do indywidualnych cech ana-
tomicznych pacjenta. Istotna jest rowniez nie tylko funkcjo-
nalnos¢ implantu in situ, lecz takze funkcjonalnosé w cza-
sie implantacji. Ptynna zmiana wysokos$ci powoduje, ze
implant wprowadzany w postaci o0 minimalnej wysokosci
zmniejsza inwazyjnos¢ chirurgiczng (réwniez ergonomicz-
ne instrumentarium i tatwa procedura chirurgiczna skraca-
ja czas operacji, rekonwalescenciji i pobytu pacjenta w szpi-
talu).

Bezstopniowa zmiana wysokosci implantu umozliwia do-
datkowo ustalong dystrakcje tylnych struktur, co w przypad-
ku choroby degeneracyjnej (zmniejszenia przestrzeni mie-
dzytrzonowych) jest bardzo istotnym elementem procesu
leczenia [5]. Konstrukcja elementu no$nego pozwala na
ograniczong ruchomos$¢ w ptaszczyznie strzatkowej (przy
przeproscie), stanowigc podpore.

Analyzing the existing solutions it seems that the implant
optimization in respect of material, design and implantability
was not achieved in any of the above cases. The attempt
was then undertaken to develop an implant, which would
possibly widely fulfil the requirements set for the interspinous

stabilization.
N

Superior cradle

Distraction- /
stabilization
shock absorbing b

system
RYS. 7. Nowy implant do stabilizacji miedzy-
wyrostkowej (InSpin) [patent].
FIG. 7. Anew implant for interspinous stabilization
(InSpin) [patented].

Inferior cradle

The material and design features
of new implant InSpin and
achieved functions

According to the authors, achieve the full healing effect it
is essential to relieve the load of the whole structure of the
articular triad, so to implant the system supporting the ante-
rior and posterior spinal column. From the biomechanical
point of view, implantation the disc prosthesis only or inter-
spinous posterior stabilization only, does not give the prob-
lem solution, on the contrary, by postponing the problem in
time it leads to its deepening.

The above encouraged the authors to offer a new way of
thinking about the interspinous stabilization, which should
simultaneously support both spinal columns. A new solu-
tion is accompanied by a new approach to healing the lum-
bar spine dysfunctions: "Mobility preservation in the ante-
rior spinal column should be accompanied by adequate
mobility preservation in the posterior column".
Considering the existing solutions, their disadvantages and
the requirements set for the interspinous stabilization, a new
implant was created, which, according to the authors,
optimally couples the advantages of design, material and
also gives consideration to implantation conditions.

The bearing element of the new implant is an adjustable
(metallic or made of PEEK) element, ensuring a proper fa-
tigue strength and implant longevity. Additionally, it has the
possibility of continuous height change - it facilitates im-
plant adaptation to the individual anatomical features of the
patient. Not only implant functionality in situ, but also its
functionality during implantation is essential. Thus, a con-
tinuous height change decreases surgical invasiveness,
especially that the implant is inserted in a form of minimal
height (also the ergonomic instruments and simple surgical
procedure decrease the time of operation, hospital stay and
convalescence).

Also, a step-less height change additionally allows the de-



Bezposredni kontakt z kosciag (wyrostkami kolczystymi gor-
nego i dolnego kregu) posiadajg wahliwe elementy wyko-
nane z materialu 0 module Young'a zblizonym do kosci i
dobrych wtasnosciach ciernych (np. UHMWPE), wspotpra-
cujace z elementem nosnym. Ich konstrukcja umozliwia "fi-
zjologiczny" ruch zginania bocznego, rotacji oraz sktonu, z
réwnoczesnym stabilnym usytuowaniem wyrostkéw i zacho-
waniem osi kregostupa.

Uzycie ré6znych materiatow pozwala na uzyskanie pozada-
nych wtasnosci catego uktadu: stabilizacji, wspomagania
struktur kregostupa poprzez przenoszenie obcigzen, ela-
stycznosci sprzyjajacej zachowaniu "fizjologicznego" (opty-
malnego) zakresu ruchomosci i ochronie tkanki kregow i
wiezadet przed zniszczeniem.

WhniosKki

1. Implant do stabilizacji miedzywyrostkowej powinien wspo-
magac struktury tylne kregostupa z réwnoczesnym zacho-
waniem maksymalnego zakresu jego funkgciji.

2. Istotna jest optymalizacja rozwigzania implantu do stabi-
lizacji miedzywyrostkowej zaréwno ze wzgledu na wyma-
gane cechy materiatowe, konstrukcyjne jak i wszczepial-
nos¢.

3. W leczeniu dysfunkcji miedzykregowej kregostupa le-
dzwiowego wynikajacej z degeneracji dysku lub stawow
miedzywyrostkowych, konieczne jest jednoczesne wspo-
maganie biomechaniczne przedniej i tylnej kolumny krego-
stupa celem zastgpienia triady stawowe;.

4. Wielofunkcyjny implant typu InSpin stanowi nowe roz-
wigzanie konstrukcyjne i zdaje sie najpetniej spetniaé wy-
magania stawiane grupie implantéw do stabilizacji miedzy-
wyrostkowej i wspétdziataé z elastycznym uktadam wspo-
magajacym przednig kolumne kregostupa.

5. Zaproponowano nowe podejscie do leczenia dysfunkcji
kregostupa ledZzwiowego: "Zachowaniu ruchomosci kolum-
ny przedniej kregostupa powinno towarzyszy¢ zachowanie
ruchomosci kolumny tylnej i odwrotnie".
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fined distraction of the posterior structures, what is an im-
portant element of the healing process in the degenerative
spine diseases (intervertebral space decrease) [5]. The
design of the bearing element allows a limited motion in
sagittal plane (during extension), setting a secure support.
The self-aligning, rocking elements made of material with
Young's modulus similar to the bone one and very good
frictional properties (e.g. UHMWPE) have the direct con-
tact with the spinous processes tissue. Their shape allows
the "physiological" motion of lateral bending, axial rotation
and flexion with simultaneous stable positioning of the proc-
esses and spine axis preservation.

The use of different materials allows gaining required im-
plant system properties: stabilization, supporting the poste-
rior spinal structures, flexibility favouring the "physiological”
(optimal) range of motion and adjacent tissue protection.

Conclusions

1. An interspinous stabilization implant should support the
posterior structures of the spine with simultaneous maxi-
mal preservation of spinal function.

2. An optimization of implant design in respect of material,
design features and implantability is very essential.

3. In healing the lumbar spine intervertebral dysfunctions
(especially concerning any of the articular triad elements) it
is necessary to use an implant system, which would simul-
taneously support both the anterior and posterior spinal
column and substitute the articular triad.

4. An new solution- multifunctional In Spin implant - seems
to fulfil the requirements set for interspinous stabilization
implants in the widest range and to mate with flexible sys-
tem for anterior spinal column support.

5. A new approach to healing the lumbar spine dysfunc-
tions is offered: "Mobility preservation in the anterior spinal
column should be accompanied by adequate mobility pres-
ervation in the posterior column".
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WSZCZEPY SOCZEWEK
TYLNOKOMOROWYCH
MOCOWANYCH DO
TWARDOWKI-
MODYFIKACJA WEASNA
METODY FIKSACJI

M. FormiNskA-KapPuscik, E. STEUER, G. PIATEK-KORONOWSKA,
B. Kawminska OLecHNowicz, O. DoMANSKA.

| KATEDRA 1 KLINIKA OKULISTYKI SL.A.M.KATOWICE

Streszczenie

W pracy przedstawiono doswiadczenia zwigzane
zwszczepami soczewek tylnokomorowych mocowa-
nych do twardéwki wg. wtasnej modyfikacji. Okres
obserwaciji wynosit 12 miesiecy. Badano ostros¢ wzro-
ku, ustawienie soczewki w ocenie biomokroskopii ul-
tradzwiekowej (UBM), ilos¢ komorek Srédbtonka oraz
omowiono powiktania pooperacyjne. Okreslono zale-
ty tego sposobu podszycia soczewek tylnokomoro-
wych.

Stowa kluczowe: soczewki wewnatrzgatkowe tyl-
nokomorowe, fiksacja przeztwardéwkowa, chirurgia
soczewki.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 92-94]

Wprowadzenie

Metoda umieszczenia tylnokomorowej soczewki we-
wnatrzgatkowej w bruzdzie rzeskowej z podszyciem jej do
twardowki w przypadkach kiedy tylna torba soczewki nie
stanowi wystarczajgcego dla niej podparcia jest metoda
uznangistosowang[1, 2, 3, 4, 5, 6, 7]. Od 1986 roku, kiedy
to Malbran i wspotpracownicy zastosowali jg po raz pierw-
szy doczekata sie wielu modyfikaciji [6, 7, 8, 9, 10].

Materiat | metoda

Operacje wszczepu soczewki tylnokomorowej mocowa-
nej do twardéwki wykonano u 16 pacjentow (16 oczu) w
tym 10 mezczyzn i 6 kobiet. Sredni wiek pacjentéw wynosit
61 lat (od 54 do 88 lat). Czas obserwacji po operacji wyno-
sit 10 do 14 miesiecy (Srednio 12 miesiecy). W 12 oczach
przyczyne stanowigca wskazanie do zastosowania techni-
ki dotwardéwkowego mocowania soczewki byto przedarcie
tylnej torby w przebiegu usuniecia zaémy metoda fakoemul-
syfikacji, w dwdch oczach podwichnigecie soczewki a w po-
zostatych brak soczewki po usunieciu zaémy technika we-
wnatrztorebkowa w przesztosci. Badania ustawienia so-
czewki przeprowadzono uzywajgc biomikrokopu ultradzwie-
kowego firmy Humphrey Instruments model 840 z uzyciem
gtowicy 50 MHz. Gestos¢ komorek srodbtonka badano w
mikroskopie endotelialnym.

Technika zabiegu

Technika tej modyfikacji polega na mocowaniu jednego
wezta fiksacyjnego z wkiucia igly od zewnatrz gatki ocznej
pod ptatkiem twardéwki 2 mm od rgbka rogéwki w kwa-
drancie skroniowo-dolnym na godzinie 7 w oku prawym,

TRANSCLERAL FIXATION
OF PCIOL-MODIFICATION
OF THE METHOD

M. FormiNskA-KarPusScik, E. STEUER, G. PIATEK-KORONOWSKA,
B. KamikskA OLEcHNowicz, O. DOMANSKA.

1sT DEPARTMENT OF OPHTHALMOLOGY SILESIAN UNIVERSITY OF
MebiciNE, KAaTowicE-PoLAND

Abstract

This paper present our personal experiences with im-
plantation of posterior chamber IOL attached to the
sclera according to our own modified method.
Observation was carried out for 12 months, included:
visual acuity, placement of IOL by ultrabiometry, en-
dothelial cell count and post operation complications.
Assessment found this method of IOL insertion ben-
eficial.

Key words: posterior chamber intraocular lens
(PCIOL), transscleral fixation, lens surgery.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 92-94]

Introduction

Insertion on posterior chamber IOL in the sulcus, with
attachment to the sclera in cases when the low capsule is
damaged is a well established technique [1, 2, 3, 4, 5, 6, 7].
Since Malbran pioneered the technique in the 1986, the
method has undergone many modifications [6, 7, 8, 9, 10].

Matherial and methods

Posterior chamber IOL insertion with scleral stitching was

performed on 16 patients (16 eyes), 10 male, 6 female.
Average age was 61 with a range of 54 to 88 years. Post
operation observation was between 10 and 14 months with
average 12 months.
In 12 cases the reason for use the technique was posterior
capsule tears during phacoemulsyfication, 2 cases were due
to IOL missplacement, the remaining 2 required the tech-
nique due to prior ECCE.

Technique of the operation

The technique of this modification is such that one fixa-
tion stitch with insertion of the needle from external part of
the eyeball under the scleral cut, 2 mm from the limbus in
the inferior temporal quadrant, at 7 o clock position in the
right eye, 5 o clock position in the left. The second stitch is
at 1 o clock position in the left eye and 11 o clock in the right
eye from the interior of the globe and hiding it into the sclero-
corneal incision.

Results

Results of the best corrected vision are presented in TA-
BLE 1.

In 60% of cases after 12 months post operation astig-
matism was approximately 2 D. To insert the IOL correctly,



lub na godzinie 5 w oku lewym (RYS. 1), oraz podszycia
drugiego wezta fiksacyjnego na godzinie 1 w oku prawym,
lub 11 w oku lewym od wnetrza oka i ukryciu go w cieciu
rogéwkowo-twardéwkowym (RYS. 2). We wszystkich przy-
padkach wykonano witrektomie przednig. Uzywano socze-
wek wewnatrzgatkowych model CZ70BP firmy Alcon.

Wyniki

Ostro& wzroku / Visual acuity

Liczba oczu / Number of eyes |
5/5-5/7
5/8-5/10

5/12.5-5/16.5

TABELA 1. Ostros¢ wzroku po operacji do dali z
korekcja.

TABLE 1. Postoperative best corrected visual
acuity.

W TABELI | przedstawiono wyniki ostrosci wzroku z ko-
rekcja do dali.
W 60% przypadkach po 12 miesigcach astygmatyzm po-
operacyjny wynosit 2.0 Dsph. Za prawidtowg lokalizacje
soczewki przyjeliSmy stan w ktérym obie czesci haptyczne
umieszczone sg w rowku rzeskowym [RYS. 3] a czes¢
optyczna znajduje sie w centrum zrenicy [RYS. 4.].

RYS. 3. UBM, czesc¢
haptyczna PC-IOL
umieszczona W row-
ku rzeskowym.

FIG. 3. UBM, haptic
part of PC-IOL placed

RYS. 4. UBM prawi-

diowe ustawienie
czesci optycznej PC-
IOL.

FIG. 4. UBM, correct
positioning of the

RYS. 1. Igta prowadza
ca szew fiksacyjny na
godzinie 5 lub 7 od
zewnatrz gatki ocznej

pod ptatkiem
twardowki.
FIG. 1. Needle

threading the fixation
stitch at 5 or 7 o clock
position from external
part of the eyeball
under the scleral lobul.

RYS. 5. UBM decen-
tracja czesci opty-
cznej PC-IOL.

FIG. 5. UBM, de-
centration of the optic
part of PC-IOL.

RYS. 2. Igta prowa-
dzaca szew fiksacyjny
od wewnatrz gatki
ocznej na godz. 1 lub
11 z wyprowadzeniem
i zawigza-niem w ranie
rogowkowo -
twardowkowej.

FIG. 2. Needle
threading the fixation
stitch at 1 or 11 oclock
position fixed in
corneo-scleral
incision.

RYS. 6. UBM czes¢
haptyczna PC-IOL
pozarowkiem rzesko-
wym.

FIG. 6. UBM, haptic
part of the PC-IOL out

in the sulcus. optic part of PC-IOL.

Prawidtowg lokalizacje stwierdzono w 13 oczach (81%). W
1 przypadku cze$¢ haptyczna byta przesunieta poza rowek
rzeskowy, w 2 oczach zanotowano decentracje czesci
optycznej (RYS. 5, 6).

Spadek ilosci komérek srodbtonka wynosit Srednio 9%. Z
powiktan srédoperacyjnych w 2 oczach stwierdziliSmy nie-
wielkie krwawienie, ktére ustapito w trakcje zabiegu. Z po-
wiktan poznych wymieni¢ nalezy niewielkiego stopnia znie-
ksztalcenie Zrenicy, ktére wystapito w 3 oczach.

Dyskusja

Metoda fiksacji soczewek tylnokomorowych jest uzna-
wang metoda alternatywng do wszczepdéw soczewek przed-
niokomorowych, ktére obcigzone sa znaczng iloScig powi-
kfan.

Jest to metoda dos¢ trudna technicznie i kazda jej modyfi-
kacja jest godna polecenia. Zaletg naszej techniki operaciji
jest precyzja zaplanowanego ciecia i zminimalizowanie
powiktan Srodoperacyjnych i pooperacyjnych. Uzyskana

side the sulcus.

both haptics were placed in the sulcus with the optic centre
of the lens in the middle of the pupil. Correct insertion was
achieved in 13 eyes (81%). In one case a haptic was out-
side the sulcus. In 2 eyes the IOL optic was decentred On
average there was a 9 % loss of endothelial cells. In 2 eyes
small bleeds occured during operation. Post operation 3
patients had a slightly distorted pupil.

Discussion

Posterior chamber IOL insertion is a recognised alterna-
tive to the anterior chamber method which often causes
complications. This method is technically difficult and modi-
fications are worthy of note. The advantage of our tech-
nique is the precision of the planned incision and
minimalisation of complications during and post operation.
Resultant vision is comparable to that found in literature
and our own results with previous techniques which used
internal stitching. Assessment with ultrasound biomicros-
copy found correct IOL placement in 81 % of cases, com-
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ostros¢ wzroku jest poréwnywalna do danych literaturowych
oraz naszych wynikéw z poprzedniej pracy, gdzie szwy fik-
sacyjne zakfadaliSmy od wnetrza gatki ocznej [2, 3, 5, 6].
W ocenie biomikroskopii ultradzwiekowej uzyskalisSmy pra-
widtowa lokalizacje soczewki w 81% przypadkéw. W mo-
dyfikacji opisywanej w poprzedniej pracy [5], taki efekt uzy-
skano w 64% przypadkéw. Spadek gestosci komorek $rod-
btonka u pacjentéw operowanych wedtug naszej metody
wynosit 9% , stosujac wklucia od wewnatrz gatki notowali-
Smy spadek od 7% do 11 [5]. Podobny odsetek podaja inni
autorzy [3, 11, 12].

Powiktania srodoperacyjne byly przejsciowe, a pézne w po-
staci niewielkiego znieksztalcenia Zrenicy mato istotne.

WhniosKki

Fiksacja przeztwardéwkowa soczewki wewnatrzgatko-
wej tylnokomorowej przeprowadzona wedtug wtasnej mo-
dyfikacji wydaje sie by¢ metodg prostg technicznie, bez-
pieczng i skuteczng. Na podkreslenie zastuguje precyzyj-
nos¢ tej metody.
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WLASCIWOSCI
TWORZYW KALCYTO-
WYCH PRZEZNACZO-
NYCH NA NOSNIKI
ZYWYCH KOMOREK

Stawomir MicHAatowski, ZBIGNIEW JAEGERMANN,
JoANNA KARAS

ZAaktap BADAwCzo-PRODUKCYJINY BIOCERAMIKI, INSTYTUT Szkta |
CerAMIKI, WARSZAWA

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 94-96]
Wstep

Inzynieria tkankowa jest dziedzing wykorzystujgcg wie-
dze z zakresu nauk biologicznych, medycznych i technicz-
nych, ktorej celem jest odtwarzanie, podtrzymywanie i ulep-

pared to 64% with previous technique [5]. Endothelial cell
loss with our technique was 9%, internal stitching caused 7
t0 11% loss [3, 11, 12]. Surgical complications were tempo-
rary. Later complications of distorted pupils were insignifi-
cant.

Conclusions

Insertion of posterior chamber 10Ls with scleral
attatchment accrding to our modifications is a technically
simple method, safe and effective with the precision of the
method deserving special note.
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[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 94-96]
Introduction

Tissue engineering applies biological, medical and tech-
nical science for the sake of regeneration, maintenance and
improvement of tissue functions. Studies concerning new
materials for cells culture scaffolds are a quickly develop-
ing domain of biomedical engineering.

The goal of the present research consisted in elaboration
of calcite materials for biological tests of cell culture on their
surface.



szanie funkcji tkanek. Badania nad nowymi materiatami jako
nosnikami komdrek nalezg do najszybciej rozwijajgcych sie
kierunkéw w inzynierii biomedyczne;j.

Celem prowadzonych na tym etapie badan byto opracowa-
nie tworzyw kalcytowych przeznaczonych do badan biolo-
gicznych komdrek hodowanych na powierzchni wytworzo-
nych materiatow.

Materiaty i metody badan

Préby wytworzenia nosnikow kalcytowych przeprowadzo-

No poprzez opracowanie szeregu tworzyw o sktadach miesz-
L . : 5 i odpowied-

nio 5+1% wag. LiF. Zastosowano weglan wapniowy w od-
mianie krystalograficznej aragonitu, ktérego metoda otrzy-
mywania zostata opracowana i wdrozona w ISiC. Prébki
mikroporowate formowano metoda prasowania jednoosio-
wego. Do wytworzenia probek tworzyw makroporowatych
zastosowano metode odwzorowania tekstury matrycy z
gabki poliuretanowej o gestosci 45 ppi (poréw na cal). Prze-
prowadzono proby spiekania powyzszych tworzyw w roz-
nych temperaturach z zakresu 430+510°C.
Badano wtasciwosci fizyczne opracowanych tworzyw jak:
- gestos¢ pozorna, oznaczona dla tworzyw mikroporowa-
tych metodg wazenia hydrostatycznego, a dla tworzyw
makroporowatych metodg geometryczna,
- porowatos¢ otwarta obliczona dla tworzyw mikroporowa-
tych na podstawie wazenia hydrostatycznego,
- porowatosc¢ catkowita dla tworzyw makroporowatych obli-
czona na podstawie gestosci pozornej i gestosci wkasciwej,
- wytrzymato$¢ na Sciskanie zmierzona na maszynie wy-
trzymatosciowej LR10K (Lloyd In-struments),
Badania skladu fazowego przeprowadzono przy pomocy
rentgenowskiego analizatora dyfrakcyjnego typu D5000 fir-
my Siemens stosujgc promieniowanie CuKa.
Obserwacje tekstury tworzyw przeprowadzono przy pomo-
cy mikroskopu stereoskopowego Stemi 2000-C (Carl Ze-
iss), a ich mikrostrukture badano przy pomocy mikroskopu
skaningowego LEO 1530 z kolumna Gemini.

Wyniki badan

Najlepszym stopniem spieczenia charakteryzowaly sie
tworzywa kalcytowe wypalone w temperaturach 450 470°C.
W czasie wypatu nastepowata przemiana fazowa aragoni-

RYS. 1).

Mikroporowate tworzywa kalcytowe charakteryzowaty sie
porowatosciag otwartag ok. 3+26% w zaleznosci od cisnienia
formowania i temperatury spiekania. Gestos¢ pozorna dla
tych tworzyw wahata sie w przedziale 2,00+2,65 g/cm3. W
zaleznosci od gestosci pozornej i porowatosci otwartej wy-
trzymato$¢ mechaniczna na $ciskanie tworzywa wynosita
25+150MPa.

Porowatos¢ catkowita makroporowatych tworzyw kalcyto-
wych otrzymanych metodg odwzorowania tekstury zaleza-
ta gtéwnie od wtasciwosci ceramicznej masy lejnej i techni-
ki wyciskania nadmiaru gestwy. Otrzymane w ten sposéb
tworzywa charakteryzowaly sie porowatoscig catkowitg w
granicach 70+90%, gestoscig pozorng 0,3+0,7g/cm3i wy-
trzymatosciag mechaniczna na sciskanie rzedu 0,5+3,0 MPa.
Dla wybranych tworzyw mikroporowatych przeprowadzono
badanie mikrostruktury przy pomocy mikroskopu skaningo-
wego (RYS. 2, 3, 4, 5). Analiza obrazéw mikroskopowych
wykazata bardzo duze podobienstwo obu badanych two-
rzyw szczegolnie pod wzgledem wielkosci ziaren, charak-
teru granic miedzyziarnowych, a takze wielkosci poréw. W
obu przypadkach wielko$¢ ziaren mozna oszacowac na 4-

Materials and methods

Several materials with chemical compositions ranging
between 95-99% of calcium carbonate (CaCO3) and 1-5%
lithium fluoride (LiF) contents were elaborated. Calcium
carbonate in crystallographic form of aragonite, obtained
by the method developed in the Institute of Glass and Ce-
ramics, was used. Microporous samples were formed by
uniaxial pressing. For macroporous ones the method of
mapping the matrix texture of polyurethane structural sponge
(45 ppi) was applied. Samples of the materials were sintered
in temperatures ranging from 430°C to 510°C.

The following physical properties were determined by cor-
responding methods:

- apparent density of microporous samples - by hydrostatic
weighting and of macroporous samples - by geometrical
method,

- open porosity of microporous samples, - by hydrostatic
weighting,

- total porosity of macroporous samples was calculated on
the basis of apparent and specific density,

- compression strength - by tests on resistance testing ma-
chine LR10K (Lloyd Instruments).

The phase composition was evaluated by X-ray
diffractometer D5000 (Philips) using CuKa radiation.
Observation of the porous texture was conducted with the
use of stereoscopic microscope Stemi-2000-C (Carl Zeiss)
and of microstructure by scanning electron microscope LEO
1530 Gemini.

Results

During the process of sintering, phase transition from
aragonite to calcite was observed (FIG. 1). The samples
sintered in the temperatures of 450°C and of 470°C reached
the best concentration ratio.

The microporous calcite materials were characterised by
open porosity ranging from 3% to 26%, apparent density
between 2,00 g/cm? and 2,65 g/cm?® and the compression
strength ranging from 25 MPa to 150 MPa. Their properties
differed according to forming pressure and sintering tem-
perature.

The physical properties of macroporous calcite materials
obtained by sponge method depended mainly on proper-
ties of the ceramic slip and the technique of extrusion of the
surplus slurry applied. The total porosity of these materials
ranged from about 70% to 90%, apparent density from about
0,3 g/cm?to 0,7 g/cm® and compression strength from about

CaCOs

Caco
CaCOs Cacos | | J l CaCOs
LIF uF |
l | l A LAl i

CaCOs - Calcite  LiF - Griceite

RYS. 1. Dyfraktogram tworzywa kalcytowego
wypalonego w temperaturze 450°C.

FIG. 1. Diffraction pattern of calcite material
sintered in 450°C.
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RYS. 2. Mikrostuktu-
ra tworzywa kalcyto-
wego "1" (SEM, 500x).
FIG. 2. Microstruc-
ture of calcite material
coded "1" (SEM,

RYS. 3. Mikrostuktura
tworzywa kalcyto-
wego "1" (SEM, 5000x).
FIG. 3. Microstructure
of calcite material

coded "1"
5000x.)

(SEM,

RYS. 4. Mikrostuktura
tworzywa kalcytowe-
go "2" (SEM, 500x).
FIG. 4. Microstructure
of calcite material
coded "2" (SEM,
500x).

RYS. 5. Mikrostuktura
tworzywa kalcytowe-
go. 2" (SEM 5000x).

FIG. 5. Microstructure
of calcite material

coded "2"
5000x).

(SEM,

500x).

10 mm, a wielko$¢ poréw na 2-3 mm. Zdarzaja sie jednak
réwniez pojedyncze pory o wielkosci nawet 30-40 mm, kt6-
re prawdopodobnie sg pozostatosciami nieciagtosci formo-
wania. Zaobser-wowano takze obszary (do 100 mm) o bar-
dziej zwartej mikrostrukturze i mniejszej porowatosci. W
przypadku obu badanych tworzyw granice miedzyziarno-
we sg praktycznie niewidoczne, a wielkos¢ ziaren mozna
oceni¢ na podstawie charakteru przetamu prébek.

Na RYSUNKU 6 przedstawiono przyktad tekstury makro-
porowatego tworzywa otrzymanego na bazie gabki o ge-
stosci 45 ppi.

Podsumowanie

Aby oceni¢ wplyw zawartosci fluorku litu w opracowa-
nych tworzywach na zywotnos¢ komorek, do badan wybra-
no nastepujace prébki o zawartosci LiF 1% i 5% (TAB.1)

Podziekowania

Prace finansowane przez KBN w ramach projektu ba-
dawczego zamawianego Nr 05/PBZ-KBN-082/T08/2002/06.

RYS. 6. Tekstura makroporowatego tworzywa
kalcytowego otrzymanego na bazie gabki o
gestosci 45 ppi.

FIG. 6. Texture of macroporous calcite material
coded "3" formed by using 45 ppi sponge
(stereomicroscope magn. 100x).

0,5 MPa to 3,0 MPa.

SEM observations of the microstructure of selected materi-
als were provided (FIG. 2, 3, 4, 5). The analysis of images
showed high similarity of microstructures of both materials.
The grain size ranged from about 4 mm to 10 mm and the
pore size from about 2 mm to 3 mm. It is possible to find
single pores of bigger size - 30-40 mm which are probably
result of forming defects. Some areas of the size up to 100
mm in diameter characterised by much more compact micro-
structure and lower porosity were also observed. In both
materials intergranular boundaries are rarely visible and
grain size can be evaluated only on the basis of sample’s
fracture.

Conclusions

In order to evaluate the impact of the content of LiF in
the calcite material on vitality of the cells, the following ma-
terials containing 1% and 5% of LiF were selected for the
cell culture tests (TABLE 1).
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LiF content Apparent
densitgl
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Microporous materials
1 2,41 132
5 2,42 150
Macroporous materials
5 0,35 2,1
0,28 1,8
1 0,31 2,0

1"5" roz nity siesposobem przygotowania proszku wyjEiowego
* materials coded ,4” and ,5” were manufactured from different aragonite powder

Code of the
material

TABELA 1. Wybrane tworzywa kalcytowe do
badan komorkowych.

TABLE 1. Calcite materials selected for cell
culture test.



ANTYINFEKCYJNE
WELASCIWOSCI
ZELATYNOWANYCH
PROTEZ NACZYNIOWYCH
MODYFIKOWANYCH
GENTAMYCYNA

OsiNskA M., GINaLskA G., BELcarz A.

Zaxtap BiocHeMI, UNIWERSYTET M. CuRIE-SKktODOWSKIEJ,
20-031 LusLIN, PoLska
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 97-99]

Powszechne stosowanie protez naczyniowych spowo-
dowato zwiekszenie liczby infekcji zwigzanych z uzyciem
sztucznych materiatow. Jest to powazny problem dla chi-
rurgéw, gdyz zakazenia syntetycznych przeszczepéw na-
czyniowych
niejednokrotnie prowadzg do zgonu chorego lub sg powo-
dem amputacji koriczyny. Dotychczasowe badania nad uzy-
skaniem ochrony przeciwbakteryjnej wszczepianych bioma-
teriatdw obejmuja unieruchamianie antybiotykéw na drodze
adsorpcji lub sa zwigzane z wytwarzaniem stabych wigzan
jonowych pomiedzy lekiem a materialem wszczepiennym
(Kinney 1991; Gahtan 1995; Haverich 1998).

Gléwnym celem pracy byto nadanie wtasciwosci antybak-
teryjnych zelatynowanym protezom naczyniowym wykona-
nym z politereftalanu etylenu (gel-PET) poprzez ich kowa-
lentne zwigzanie z gentamycynag, antybiotykiem aminogli-
kozydowym.

Procedura immobilizacji wymienionego leku zostata prze-
prowadzona wedtug zgtoszenia patentowego naszego au-
torstwa (Ginalska 2003). llo§¢ gentamycyny zwigzanej z
protezg gel-PET, wydajnos$¢ procesu immobilizacji oraz
poziom elucji leku z materiatu do buforu okreslano technikg
wysokosprawnej chromatografii cieczowej (HPLC) wediug
zoptymalizowanej metody farmakopealnej (Farmakopea
Brytyjska 1998). Uzyskane wyniki prezentuje TABELA 1.
Stwierdzono, ze kazda z form gentamycyny wigze sie z bio-
materiatem, a catkowita ilos¢ leku na protezie wynosi po-
nad 12000 mg/kg biomateriatu. Trwato$¢ wigzan kowalen-
cyjnych utworzonych miedzy antybiotykiem a proteza gel-
PET sprawdzono przez wytrzasanie protez w buforowanym
roztworze soli (PBS) i okreslano w czasie ilosci uwalniane-
go leku. Stwierdzono, ze po 30 dniach trwania doswiadcze-
nia na protezach pozostato 97.8% antybiotyku w poréwna-
niu z poziomem wyjsciowym (RYS.1). Niski poziom elucji
leku (okoto 3%) Swiadczy o stabilnosci utworzonego wigza-
nia kowalencyjnego. Ta ilo§¢ gentamycyny uwolniona w
pierwszych 7 dniach do$wiadczenia prawdopodobnie byta
wigzana jonowo lub pasywnie.

W dalszym etapie badan sprawdzono dziatanie unierucho-
mionych form gentamycyny na wzrost bakterii. Wykorzy-
stano tu szczepy referencyjne E. coli, S. aureus, P. aerugi-
nosa oraz izolaty kliniczne tych bakterii pochodzace od pa-
cjentow.

Uzyskane rezultaty (TABELA Il) Swiadczg o hamujgcym
dziataniu immobilizowanej gentamycyny na wzrost bakte-
rii. Dla kazdego ze szczepdw obserwowano wystepowanie
silnego zahamowania wzrostu bakterii - efekt bakterioboj-
czy, a w przypadku wysokiego miana wyjsciowego bakterii
- efekt bakteriostatyczny. Stwierdzono ponadto, ze modyfi-

ANTI-INFECTION
PROPERTIES OF
GELATINATED VASCULAR
PROSTHESES MODIFIED
BY COVALENT
GENTAMICIN
IMMOBILIZATION

OsiNskA M., GINALSKA G., BELcARZ A.

DEPARTMENT OF BIOCHEMISTRY,
M. Curie-SkLobowskA UNIVERsSITY, 20-031 LusLiN, PoLAND
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 97-99]

Common use of vascular prostheses provoked an in-
crease of frequency of their infections. This makes a signifi-
cant problem for surgeons because infections of synthetic
vascular grafts frequently lead to patients’ decease or to
limb amputations. Previous research on antibacterial mate-
rial included antibiotics immobilization via adsorption or weak
ionic bonding between the medicine and implanted mate-
rial (Kinney 1991; Gahtan 1995; Haverich 1998). This type
of modification protects vascular prostheses against bacte-
rial infections only up to 5 days because the antibiotic is
being eluted from biomaterial by circulating blood.

Main aim of the research was to protect the gelatinated
vascular prostheses made of poly (ethylene terephthalate)
(gel-PET) by their covalent bonding with gentamicin
(aminoglycoside antibiotic).

Immobilization procedure of this medicine was performed
according to our Patent pending (Ginalska 2003). Amount
of gentamicin bound to prosthesis gel-PET, yield of immo-
bilization and level of antiobiotic eluted from prosthesis to
buffer were determined by HPLC technique (high pressure
liquid chromatography) according to British Pharmacopoeia
(1998). The results were presented in Table I.

It was found that each of gentamicin form bound to the bio-
material. Total amount of antibiotic on prosthesis exceeded
12000 mg/kg of biomaterial. Stability of covalent bonds cre-
ated between antibiotic and gel-PET prosthesis was tested
by shaking of prosthesis with buffered saline solution (PBS).
Amount of antibiotic released to buffer was estimated at
time intervals. After 30 days of experiment duration, 97.8%
of initial amount of antibiotic remained on prostheses (FIG.1).
Such a low level of antibiotic elution (about 3%) confirms
the stability of such created covalent bonds. This amount of
gentamicin eluted from prostheses during first 7 days of
experiment suggests that it was bound passively or via ionic
bonds. Activity of gentamicin immobilized on prostheses was
tested against reference strains of E. coli, S. aureus, P.
aeruginosa and also against clinical isolates of these strains
from hospital patients.

The results (TABLE II) testify that immobilized gentamicin
exerts inhibitory effect on bacterial growth. Strong inhibition
of bacterial propagation - bactericidal effect - was observed
for each bacterial strain; in a case of high cfu/ml this effect
was bacteriostatic. Moreover, gentamicin-modified vascu-
lar prostheses reveal antibacterial effect during subsequent
multiple infections of environment surrounding this bioma-
terial by fresh doses of bacterial cells (TABLE III).

In vitro experiment included also growth of bovine aorta
endothelial cells on gentamicin-modified biomaterial.

MATERIALOW
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Stg enie gentamycyny
Concentration of gentamicin
[mag/ml]

Gentamycyna
Zwigzana z
proteza
Gentamicin
bound to
prosthesis
(ma/ka)

Wydajno&
immobilizacii
Immobilization
yield

Catkowita ilo&
gentamycyny
Total amount of

gentamicin (%)

40.15 12 620

TABELA I|. Rezultaty immobilizacji gentamycyny na protezach naczyniowych PET uszczelnianych zelatyna.
C1, Cla, C2a, C2 - formy gentamycyny , A-stezenie skladnikbw gentamycyny przed immobilizacja, B-stezenie

sktadnikéw gentamycyny po immobilizaciji

TABLE |. Results of gentamicin immobilization on gelatinated vascular prostheses PET.
C1, Cla, C2a, C2 - gentamicin forms, A-concentration of gentamicin components before immobilization, B-
concentration of gentamicin components after immobilization

Szczep / Strain

Escherichia coli
izolat z ucha / isolated from ear
izolat z uktadu moczowego / isolated from urinal system
ATCC 25922

MIC
ug/ml

% zahamowania wzrostu bakterii
Percent of bacterial
growth inhibition

Wyj<iowe miano bakterii
Cell density
cfu/ml

4x10°
4x10°
4x10°
4 x10°

Staphvlococcus aureus
izolat z gardta / isolated form throat

izolat z katu / isolated from stools
ATCC 25923

1,9 x 10°
1,9 x 10’
1,9 x 10
1,9 x 10°

Pseudomonas aeruainosa
izolat ze skory powieki / isolated from eyelids
ATCC 27853

5,9 x 10°
5,9 x 10°
5,9 x 10°

TABELA Il. Hamujace dziatanie immobilizowanej gentamycyny na wzrost bakterii wytrzasanych w pozywce

Luria-Bertani w temp. 37°C przez 28 dni.

TABLE Il. Inhibitory effect of immobilized gentamicin on bacteria growth during shaking in Luria-Bertani medium

at 37°C during 28 days.

kowane gentamycyna protezy naczyniowe wykazuja sku-
teczno$¢ hamowania wzrostu bakterii w warunkach wielo-
krotnego zakazania srodowiska otaczajacego biomateriat
Swiezymi dawkami bakterii (TABELA 111).

W doswiadczeniach in vitro przeprowadzono hodowle ko-
morek srédbtonka aorty wotowej na zmodyfikowanym gen-
tamycyng biomateriale. llos¢ komérek Srédbtonka stwier-
dzona na protezach gel-PET-genta byta poréwnywalna z

10900 10870 10870 10850 10850

12000+

10000

8000

6000

4000

2000

time (days)

RYS. 1. Uwalnianie gentamycyny z protez
naczyniowych gel-PET wytrzasanych przez 30 dni
w PBS w temp. 37°C.

FIG. 1. Release of gentamicin from vascular
prosthesis gel-PET during 30 days of continuous
shaking in PBS at 37°C.

Amount of endothelial cells found on gel-PET-genta pros-
theses was comparable with their number on control pros-
theses (FIG. 2).

Therefore, it was found that chemical modification of gel-
PET prosthesis by the antibiotic did not exert any toxic ef-
fect on growth of endothelial cells.

To sum up: covalent immobilization of gentamicin on sur-
face of vascular prostheses provides a stable antibacterial
protection of biomaterial as the antibiotic remains on pros-
thesis surface at appropriate concentration for a long time.
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RYS. 2. Ocena wzrostu komérek srédbtonka na
protezach naczyniowych zwigzanych z
gentamycyng.

FIG. 2. Evaluation of endothelial cells growth on
vascular prostheses with immobilized gentamicin.

iloscig komérek zasiedlajgcych protezy kontrolne (RYS.2).
Stwierdzono wiec, ze modyfikacja chemiczna protez gel-
PET podczas immobilizacji antybiotyku nie wptywa toksycz-
nie na wzrost komorek srédbtonka.

Reasumujac: immobilizacja kowalencyjna gentamycyny
na powierzchni protez naczyniowych doprowadzita do uzy-
skania stabilnej ochrony antybakteryjnej biomateriatu ze
wzgledu na utrzymanie antybiotyku na powierzchni w od-
powiednim stezeniu przez dugi czas.

MODYFIKACJA
POLIETYLENU

O WYSOKIEJ GESTOSCI
HOMO | KOPOLIMEREM
KWASU
ASPARAGINOWEGO

JoLaANTA PoLaczek, Ewa Dziki, Matcorzata WAs, JAN
PIELICHOWSKI,

SamopzieLNA KATEDRA CHEMII | TECHNOLOGH TwoRzyw SzTucz-
NYCH,

PoLrecHNIKA KrRAKOWSKA

UL. WaRrszawska 24, 31 -155 Krakow

Streszczenie

W pracy przedstawiono kompozyty polietylen -
poli(kwas asparginowy) oraz wyniki badan fizyko -
mechanicznych i analize tych wtasciwosci po znuze-
niu w plynie imitujagcym dziatanie ptynéw ustrojowych

Stowa kluczowe: poli(kwas aspraginowy), poliety-
len, wtasciwosci fizyko - mechaniczne.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 99-102]

Wprowadzenie

Polietylen o wysokiej gestosci (HD PE), obok innych two-
rzyw termoplastycznych tj. polilaktyd (PL), polisulfon (PS),
jest podstawowym materiatlem polimerowym stosowanym

% OD ss0nm 0znaczany w dniu:
% OD ssonm measured at day:

szczep/proteza
strain/prosthesis

Escherichia coli
ATCC 25922

Pseudomonas
aeruainosa
ATCC 27853

Staphvlococcus

TABELA lll. Ocena wzrostu bakterii w obecnosci
protez: kontrolnych (PK) i zawierajacych
zwigzang gentamycyne (PG). Protezy zakazano
co 7 dni swiezg dawka inokulum bakterii (1x 106
cfu/ml).

TABLE IIl Estimation of bacterial growth by OD
550 nm measurement in presence of control (CP)
and gentamicin -bound (GP) prostheses. Fresh
bacterial cells (1x 106 cfu/ml) were added to the
medium with prosthesis every 7 days.

MODIFICATION OF HD
POLYETHYLENE USING
HOMO AND COPOLYMER
OF POLY(ASPARTIC ACID)

JoLAnTA PoLAaczek, Ewa Dziki, Matcorzata WAs, JAN
PIELICHOWSKI,

DEPARTMENT OF CHEMISTRY AND TECHNOLOGY OF POLYMERS,
CrAcow UNIVERSITY OF TECHNOLOGY
UL. Warszawska 24, 31 -155 Krakow

Abstract

This paper presents polyethylene - poly(aspartic
acid) composites and its phisyco - mechanical prop-
erties after exposure to model liquid, imitating the ef-
fect of body fluids.

Key words: poly(aspartic acid), polyethylene,
phisyco - mechanical properties.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 99-102]

Introduction

High density polyethylene HDPE, like polylactide (PL)
and polysulphone (PS) is a thermoplastic material used to
manufacture orthopedic implants, especially pelvic joints,
where the material is exposed to high loud. Its advantage is
high mechanical durability, good biological toleration, bio-
degradability resistance and low price [1, 2]. Unfortunately,
there are also some disadvantages which appear after long
time exploitation in a human body, such as excessively fast
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do otrzymywania implantéw twardych, gtownie endoprotez
stawOw biodrowych, gdzie materiat poddawany jest duzym
obcigzeniem. Do jego zalet zalicza sie wysoka wytrzyma-
to$¢ mechaniczng, dobra tolerancje biologiczng jako mate-
riatu wszczepiennego, odpornos¢ na biodegradacje oraz
niskg cene. Jednak, obok swych niewatpliwych zalet poli-
mer ten posiada réwniez wady, ktore ujawniajg sie dopiero
w czasie dluzszej eksploatacji wszczepu. Gtdéwng wada
polietylenu jest zbyt szybkie zuzycie panewki, ziuszczanie
lub rozwarstwianie powierzchni nosnej, podatnos¢ na pet-
zanie, ztamania i rozkawatkowania panewek oraz nieko-
rzystne oddziatywanie produktéw zuzycia (mikrodrobin) na
organizm ludzki. Nalezy jednak podkresli¢, ze mimo licz-
nych poszukiwan nie znaleziono dotgd materiatu o bardziej
korzystnych wtasciwosciach mechanicznych i biologicznych,
totez polietylen stuzy nadal jako podstawowy materiat en-
doprotez stawdw biodrowych.

Obecne badania prowadzone sg w kierunku otrzymania
biokompozytéw, czyli materiatdbw sktadajacych sie z fazy
inertnej i bioaktywnej, ktéra to faza zapewni stabilizacje i
akceptacje implantu po wszczepieniu i tym samym przy-
spieszy wyleczenie. Spodziewamy sie, ze polimerem, sta-
nowigcym faze bioaktywna, moze by¢ poli(kwas asparagi-
nowy) (PKA), ktory ze wzgledu na nietoksycznos¢ oraz zdol-
nosc¢ do biodegradaciji z utworzeniem aminokwaséw coraz
mocniej ugruntowuje swoja pozycje na rynku medycznym.
PKA jest ponadto polimerem o wysokiej odpornosci termicz-
nej (do 300°C), mozna go zatem bedzie bezpiecznie zasto-
sowac jako modyfikator PE HD. Pierwsze wyniki pokazuja,
ze dodatek polikwasu poprawia wtasciwosci wytrzymato-
Sciowe oraz trybologiczne implantow.

Materiaty i metody badan.

e Polietylen wysokiej gestosci - producent Slovnaft, Sto-
wacja

e Wiryskarka slimakowa typ M/250 Firmy "ARBURG"
Niemcy, (ciSnienie 1458 baréw, temperatury procesu od
170 do 200°C).

Badano nastepujgce whasciwosci fizykomechaniczne mo-
dyfikowanego PE - HD:

« Twardosé, metodg Rockwella, wedtug normy PN - 93/
C -89030/02, na aparacie Hardness Tester Zwick 3106

« Scieralno$¢, wedtug normy PN - 69/ C - 89081 na apa-
racie Schopera typ APGi

e Cechy wytrzymalosciowe przy statycznym rozcigganiu,
wedtug normy PN - 81/C - 89034, przy uzyciu maszyny
wytrzymatosciowej Zwick typ 1445.

Przeprowadzono modyfikacje polietylenu o wysokiej gesto-

Sci stosujac jako dodatki poli(kwas asparaginowy) (PKA)

oraz poli(kwas asparaginowy - co - aminokapronowy) (KAK)

wilosci 5i 10 % masowych. Z tak przygotowanych kompo-

zycji otrzymano ksztaltki do badan metoda formowania wtry-

skowego. Przeprowadzono badania fizyko-mechaniczne

otrzymanych wioset. Wyniki badan przedstawiono w TA-

BELI 1.

Jak wynika z przeprowadzonych badan, wszystkie modyfi-

kowane prébki cechujg sie podwyzszong twardoscia i od-

pornoscia na $cieranie oraz niewielkim spadkiem wtasci-

wosci wytrzymatosciowych, rzedu 5% w stosunku do czy-

stego polietylenu.

Degradacja modyfikowanego poletylenu

Poniewaz wiadomo, ze poli(kwas asparaginowy) jest po-
limerem fatwo ulegajacym degradacji, przeprowadzono
badania probek modyfikowanego PE HD w warunkach przy-
spieszonej degradacji. Probki inkubowano w roztworze soli
fizjologicznej, w temperaturze 70°C, w czasie 30 dni. Na-

wearing of an element, flaking off, separating of artificial
endoprosthesis and harmful influence of tribologic products
(microparticles of PE) on a human body. Despite wide re-
search a material indicating better mechanical and biologi-
cal properties has not been found yet and HD PE is still
used as a main element of an artificial endoprothesis [3].

Currently the research focuses on obtaining
biocomposites, made of two parts- inert and bioactive. The
bioactive part enables stabilization and acceptation of an
artificial tissue after implantation and contributes to the treat-
ment. It is expected that homo and copolymers of aspartic
acid could be used as the bioactive part. Owing to its toxic-
ity and biodegradability to amino acids, poly(aspartic acid)
has already established its position in the field of medical
engineering [4]. This polymer is characterized by high ther-
mal stability (300°C) and could be safely used to modify
HDPE. The first experiments have shown that addition of
poly(aspartic acid) results in an improvement of mechani-
cal and tribologic properties comparing to the pure PE.

Materials and methods

« High density polyethylene (HD PE) - SLOVNAT, Slovakia

¢ Poly(aspartic acid) (PKA), poly(aspartic acid - co - e-
aminokaproic acid) (KAK) - synthesized by own authors’
method under microwave irradiation [5].

¢ Injection machine type M/250 'ARBURG’, Germany
(pressure 1458 bar, temperature process 170 - 200°C).

Physico - mechanical properties of modified HD PE were
evaluated using following apparatus:

¢ Hardness (method of Rocquell), according to Polish
Standard PN - 93/C - 89030/02 -Hardness Tester Zwick
3106.

« Abrasion resistance according to Polish Standard PN -
69/C - 89081 - Shopper Type APGi.

« Static tensile tests, according to Polish Standard PN -
81/C - 89034 - Zwick 1445.

Modifications of HD PE using PKA and KAK in amount of 5

and 10 mass % were carried out. The components were

added into granulated polyethylene and this mixture was

used to manufacture paddles by injection processing. The

results of physico - mechanical analyses are shown in TA-

BLE 1.

The experiments have indicated that all samples were char-

acterised by increase of hardness and abrasion resistance

and a small decrease of durability, about 5% comparing to

pure polyethylene.

Degradation of modified polyethylene

As poly(aspartic acid) degrades easily, analyses of modi-
fied polyethylene samples under degradations condition
were carried out. The samples were kept to physiological
NaCl solution at 70°C for 30 days. After removing the ex-
tracts physico - mechanical analyses were performed. The
results are shown in TABLE 2 and FIGURES 1 and 2.
In spite of that after 30 days of incubation hardness and
abrasion resistance of analysed samples have decreased
by their values were still higher than those of polyethylene
without modifications. However, for some samples durabil-
ity after incubation was better tha before.
The pH measurements of physiological NaCl solution have
indicated that after 48 hours of incubation the value of pH
change from 6 to 3. During this time the most abundant
degradation products, probable oligomers, were passed
through into solution. Later, in the next 28 days the value of
PH decreased much slower.

After 30 days in vitro tests mass loss of all samples was
observed to occur higher for samples containing 5 and 10
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TABELA 1. Wiasciwosci fizyko-mechaniczne PE-
HD modyfikowanego PKA i KAK.

TABLE 1. Physico - mechanical properties of HD
PE modified PKA and KAK.

stepnie powtérzono serie badan fizyko-mechanicznych oraz
dokonano oceny stopnia degradacji za pomoca badan pH
roztworow soli fizjologicznej w czasie inkubacji (wedtug PN-
89/C-04963) i ubytku masy probek. Wyniki badan przed-
stawiono w TABELI 2 oraz na RYS.11i 2.

Pomimo, iz po 30 dniach inkubaciji twardos¢ i Scieralnosé
badanych probek zmalata, to jednak warto$ci te pozostaty
wyzsze niz w przypadku polietylenu bez modyfikatoréw. Na-
tomiast wlasciwosci wytrzymatosciowe modyfikowanych
prébek w niektérych przypadkach, ulegty poprawie w po-
réwnaniu do wartosci przed inkubacja.

Pomiar pH roztwordw soli fizjologicznej wykazat, ze po upty-
wie 48 godzin pH ulegto znacznemu obnizeniu z wartosci
pH=6 do pH=3. W tym czasie do roztworu wydzielito sie
najwiecej produktéw degradacji, prawdopodobnie oligome-
réw. Pézniej, w ciggu nastepnych 28 dni wartosci pH obni-
zyly sie zaledwie 0 0,5.

Po 30 dniach badania in vitro obserwowano spadek masy
we wszystkich badanych prébkach, na skutek wydzielania
sie do roztworu produktéw rozpadu badz migracji modyfi-
katora do roztworu. Najwyzszy ubytek masy nastapit w przy-
padku probek z 5% i 10% dodatkiem PKA.
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PE +
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TABELA 2. Wiasciwosci fizyko-mechaniczne PE-
HD modyfikowanego PKA i KAK po 30 dniach
inkubaciji.

TABLE 2. Physico - mechanical properties of HD
PE modified PKA and KAK after 30 days of
incubation.

% of PKA was a results of mowing into solution of some
decomposition products or migration of a modifying agent.

Conclusions

1. Polyethylene modified of PKA and KAK characterised by
increase of physico - mechanical properties, especially hard-
ness and abrasion resistance comparing to pure
polyethylene. The highest value of hardness displays
polyethylene containing PKA.

2. Durability increases (static tensile tests) or is still invari-
able (Young Modulus) after incubation. The biggest value
of abrasion resistance was observed for polyethylene with
PKA.

3. Under in vitro conditions degradation of modification agent
and migration of its products into physiological NaCl solu-
tion, as evaluated changes of pH values and mass loss of
samples, were observed.

4. For the research performed it can be calculated that, the
best prognosis for potential material of implantation purposes
shows polyethylene with 5% of PKA. It can be expected,
that poly(aspartic acid) may find application in treatments

0,014

0,012

0,008
0,006+
0,004

0,002

ubytek masy [g]

30

czas [dni]

RYS. 1. Zmiana wartosci pH roztworéw w czasie
30 dni inkubac;ji.

FIG. 1. Change of values pH of solutions after 30
days of incubation.

RYS. 2. Ubytek masy prébek po 30 dniowej
inkubacji w 0,9 % roztworze NacCl.

FIG. 2. Mass loss of samples after 30 days
incubation into 0,9% NacCl.
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1. Polietylen modyfikowany PKA oraz KAK wykazuje po-
prawe whasciwosci fizyko-mechanicznych, w szczegdlno-
Sci twardosci oraz odpornosci na Scieranie w stosunku do
czystego polietylenu i utrzymuje te zaleznos¢ po 30 dniach
inkubacji. Najwyzszg twardos$¢ wykazuje polietylen z5 % i
10 % dodatkiem PKA.

2. Wiasciwosci wytrzymatosciowe ulegajg poprawie (wytrzy-
matos$¢ na rozcigganie) lub pozostajg niezmienione (Modut
Younga) po inkubacji, przy czym najwyzsza warto$¢ wy-
diuzenia wzglednego przy zerwaniu zaobserwowano dla
polietylenu z 5 % dodatkiem PKA.

3. W warunkach in vitro zachodzi degradacja modyfikatora
i rownoczesnie migracja produktow degradacji do roztworu
soli fizjologicznej, o czym Swiadczy zmiana pH roztworéw
oraz ubytek masy probek.

4. W Swietle przeprowadzonych badan, najlepsze rokowa-
nia na potencjalny materiat implantacyjny wykazuje poliety-
len z 5 % dodatkiem PKA. Spodziewamy sie, ze poli(kwas
asparaginowy) moze by¢ materiatem, ktoéry rozwigze nie-
ktore problemy endoprotezoplastyki, tj. nadmiernie zuzycie
materiatu implantacyjnego oraz niekorzystne reakcje biolo-
giczne wokot wszczepionych endoprotez.

ODPORNOSC NA ZUZYCIE
NARZEDZ| MEDYCZNYCH

GIERzYNSKA-DoLNA M.*, Abamus J.*,
SzypProwskl J.**, SoBociNskl M.*

*POLITECHNIKA CZESTOCHOWSKA
**\W0JEWODZKI SzPITAL SPECJALISTYCZNY W CZESTOCHOWIE

Streszczenie

W pracy oméwiono podziat narzedzi ze wzgledu
na rézne kryteria. Podano przyktady zuzycia narze-
dzi stosowanych do implantacji endoprotez. Omoéwio-
no wyniki badan tarciowo-zuzyciowych par tracych:
"metal-kos$¢", "polietylen kos¢"

Stowa kluczowe: narzedzia chirurgiczne, zuzycie,
obrébka powierzchniowa

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 102-106]

Wprowadzenie

Wzrost ilosci wykonywanych zabiegéw implantacji r6z-
nego typu endoprotez, jak tez stosunkowo duza ilo$¢ wy-
konywanych zabiegéw zespolen kostnych wigze sie z ko-
niecznoscig posiadania odpowiedniego instrumentarium
chirurgicznego. Wysokie wymagania stawiane narzedziom
chirurgicznym sg powodem tego, iz produkcjg tych narze-
dzi zajmujg sie obecnie wysoko wyspecjalizowane firmy.
Nalezy podkresli¢, iz im bardziej ztozony zabieg tym bar-
dziej rozbudowane i kosztowne jest instrumentarium. Je-
zeli chodzi o implantacje endoprotez, to do kazdego rodza-
ju implantu dostosowane jest instrumentarium chirurgicz-
ne, przydatne do okreslonej techniki operacyjne;j.
Narzedzia chirurgiczne mozna podzieli¢ ze wzgledu na kil-
ka kryteriéw [1]. Ze wzgledu na przeznaczenie mozna wy-
rézni¢ narzedzia:

- anatomiczne (do wykonywania sekcji zwitok),

by lowering both abrasion and, due its biocompatibility,
harmful bioreactions at the endoprotesis outer layer.
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Abstract

In the paper division of surgical tools according to
the different criterions were discussed. Some exam-
ples of tool wear used for endoprosthesis implanta-
tion were shown. Results of the frictional and wear
tests for frictional pairs: "metal-bone" and
"polyethylene-bone" were given.

Keywords: surgical tools, wear, surface treatment

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 102-106]

Introduction

Both an increase in the amount of endoprostheses
reimplantation and high amount of the bone connections
involve necessity of having the proper surgical instrumen-
tarium. High requirements placed for surgical instrumen-
tarium are the reason why only highly specialized firms deal
with their production. It is necessary to emphasise that the
more complicated operation is the more complex and ex-
pensive tools are applied. As regards endoprostheses im-
plantation surgical instrumentarium must be adjusted to the
implant kind and specific operation techniques.

Surgical tools can be divided regarding the following criteri-
ons [1]:

1. regarding their application we can distinguish:

- anatomic tools (for autopsy),

- universal tools,

- specialist tools (orthopaedic, cardiosurgical, gynaecologi-



- chirurgiczne ogdlnego przeznaczenia,

- chirurgiczne specjalistyczne np. ortopedyczne, kardiochi-
rurgiczne, ginekologiczne, stomatologiczne itp.,

- weterynaryjne.

Ze wzgledu na rodzaj wykonywanej czynnosci mozna roz-
réznic,

- narzedzia tnace,

- narzedzia chwytajace,

- narzedzia klujgce,

- narzedzia uderzajace, zagtebiajace itp.

Ze wzgleddéw trybologicznych mozna wyrdznic:

- narzedzia wspoOtpracujgce z tkankg miekka,

- narzedzia wspotpracujace z tkankg kostna.

Narzedzia chirurgiczne muszg posiadac¢ szereg cech, do
ktérych naleza:

- zespo6t wtasnosci mechanicznych,

- geometrie umozliwiajgca wykonanie odpowiedniego za-
biegu,

- odpornos¢ na korozje w ptynach ustrojowych,

- wysokag odpornos¢ na zuzycie,

- podatnosé na sterylizacje,

- ergonomiczny ksztatt.

Ztozono$¢ wykonywanych zabiegéw chirurgicznych, mie-
dzy innymi takich jak implantacja endoprotez, wymaga sto-
sowania specjalnych zestawow narzedzi, ktérych koszt jest
bardzo wysoki. Dlatego tez istotng cecha tych narzedzi jest
ich trwatos¢ i niezawodnos$¢. Obnizenie intensywnosci zu-
zycia narzedzi wigze sie nie tylko z ich trwatoscig i kosz-
tem, ale ma takze aspekt medyczny. Wynika to z faktu, iz
pozostajace w organizmie metalowe produkty zuzycia moga
powodowac nieprzewidziane ujemne skutki.

Zuzycie narzedzi chirurgicznych

Problemowi zuzycia narzedzi chirurgicznych poswieco-
no dotychczas stosunkowo mato uwagi. Producenci zesta-
wow narzedzi zwykle nie podajg nawet w sposdb szacun-
kowy ich trwatosci. W zestawie instrumentarium chirurgicz-
nego sa narzedzia, ktére zuzywajg sie mniej intensywnie
(wspotpracujace z tkanka miekka) oraz te, ktérych zuzycie
jest znaczace (wspotpracujgce z tkankg kostng). W zesta-
wie narzedzi stuzacych do implantacji endoprotez stawu bio-
drowego intensywniejszemu zuzyciu podlegaja: frezy, rasz-
ple, wiertta.

Na RYSUNKU 1 pokazano typowy zestaw narzedziowy do
implantacji endoprotez stawu biodrowego firmy Aesculap,
a na RYSUNKU 2 przyktady zuzytych powierzchni narze-
dzi chirurgicznych.

RYSUNEK 2a ilustruje powierzchnie zuzytego freza do wier-
cenia otworu w kosci miednicy. RYSUNEK 2c, d, e, filu-
struje zuzyte krawedzie tnace dtut chirurgicznych. Jak to
ilustrujg rysunki dominujgcym procesem zuzycia czesci ro-
boczych dtut jest zuzycie Scierne oraz makrowykruszenia
krawedzi roboczych.

Srednig trwato$¢ elementéw roboczych narzedzi stuzacych
do wykonywania otworéw w kosci miednicy i kosci udowej
szacuje sie na 10-15 zabiegéw. W zestawie stuzagcym do
implantacji endoprotez stawu biodrowego intensywnemu
zuzyciu podlegajg takie narzedzia jak frezy do wiercenia
otworu pod panewke w kosci miednicy, wiertta do wierce-
nia otworu pod trzpien w kosci udowej, diuta i raspatory
oraz w mniejszym stopniu raszple. Stosunkowo niska trwa-
tos¢ posiadaja takze pitki stuzace do przecinania kosci (2-3
zabiegow).

Znacznemu zuzyciu ulegaja takze czesci chwytne (robo-
cze) diut i przecinakéw wykonane z tworzywa drewnopo-
dobnego.

Wykonywanie zabieg6w chirurgicznych przy pomocy ste-

cal, stomatological etc.),

- veterinary tools.

2. regarding kind of action we can distinguish:

- cutting device,

- gripping device,

- prickly device,

- striking device, ect.

3. regarding tribological aspect we can distinguish:

- tools collaborating with soft tissue,

- tools collaborating with bone tissue.

Surgical tools should be characterised by:

- proper mechanical properties,

- geometry, which enable to perform a specific operation,
- corrosion resistance to tissue fluid,

- high wear resistance,

- susceptibility to sterilization,

- ergonomic shape.

Complexity of the performed surgical operations such as
endoprosthesis implantation requires the use of the spe-
cial, very expensive tool sets. Therefore, durability and reli-
ability of the surgical tools are so essential. Decrease in
tool wear intensity is connected not only with their durability
and costs but also has a medical aspect. Metal wear prod-
ucts, remaining in the human being can cause unforeseen
negative effects.

Wear of the surgical tools

So far little attention has been paid to a wear problem of the
surgical tools. Tool kit producers usually do not give any
information about tool durability, even in estimated way. The
surgical instrumentarium consists both of the tools, which
wear less intensively (collaborating with soft tissue) and
tools, which wear severely (collaborating with bone tissue).
Some tools such as milling cutters, rasps, bone drills being
in the tool kit for hip joint implantation undergo more inten-
sive wear.

FIGURE 1 the standard tool kit for hip endoprostheses
implantation of Aesculap firm has been shown. In FIGURE
2, for example, worn surfaces of some surgical tools have
been shown. FIGURE 2a illustrates a worn surface of the
milling cutter, which was used for making holes in the pel-
vis bones. FIGURE 2b, c, d, e illustrate worn cutting edges
of the surgical chisels. According to the figure abrasive wear
and macrospalling of chisel working edges are the domi-
nant wear process.

Mean durability of the working parts of the tools used for
making holes in pelvis and thigh bones is estimated at 10-
15 operations. Milling cutters, which are used for making
holes in the pelvis in order to place cups, drills, which are
used for making holes in order to place stems in the femo-
ral bone, chisels and rasps undergo more intensive wear
than the other tools from the instrumentarium for hip joint
implantation. Bone saws also have poor durability (2-3 op-
erations). Moreover, gripping parts of the chisels and cut-
ting tools made from sham wood undergo high wear.
Performing surgical operations with the blunt medical in-
struments is troublesome both for the orthopaedist and its
patients because it causes high harm (crush of the bone).
Therefore, taking up works aiming at the increase in tool
durability, which wear intensively, seems to be purpose-
fully. New achievements of the surface engineering should
be used.
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pionych narzedzi medycznych jest ucigzliwe zaréwno dla

znaczne uszkodzenie (zmiazdzenie kosci). W tym Swietle
jest rzecza celowg podjecie prac majacych na celu zwiek-
szenie trwatosci intensywnie zuzywajgcych sie narzedzi
chirurgicznych i wykorzystanie wspétczesnych osiggnieé
inzynierii powierzchni.

Badania wlasne

Cel badan

Celem badan doswiadczalnych byto wyznaczenie opo-
réw tarcia wystepujacych w parach tracych: "metal-kos¢”
oraz "metal-polietylen" i wyznaczenie krzywych zuzycia w
parach tracych: "metal-kos¢", "polietylen-kos¢" oraz "me-
tal-polietylen”.
Para trgca typu "metal-kos¢" wystepuje w przypadku wspoét-
pracy narzedzi medycznych z tkankg kostna, natomiast para
traca typu "polietylen-kos¢" wystepuje w przypadku tzw.
endoprotez potowicznych, gdy gtowa endoprotezy wykona-
na z polietylenu wspotpracuje z panewka kostng miednicy.
Para trgca typu "metal-polietylen" jest typowa parg traca
wystepujaca w endoprotezach stawu biodrowego w ukta-
dzie "glowa - panewka".

Materiat i metody badan

Badania tarciowo-zuzyciowe przeprowadzono na dwdch
stanowiskach badawczych tj. Testerze T05, modelujacym
styk typu pierscien-pétpanewka oraz na urzadzeniu tarcio-
wo-zuzyciowym przy ruchu posuwisto-zwrotnym i styku
powierzchniowym.

Badania tarciowo-zuzyciowe na Ttesterze TO5 przepro-
wadzono przy nastepujacych parametrach:

sita obcigzajaca P=600 N
powierzchnia styku F=100 mm?
Sredni nacisk jednostkowy p=6 N/mm?

predkos¢ obrotowa prébki (pierscieni) v=0,91 obr/s
rodzaj smarowania ptyn Ringera
Do badan przyjeto nastepujace pary trace:
- materiat probki (pierscienia) - stop tytanu Ti6Al4V bez
obrébki powierzchniowej oraz z warstwa TiN,
- materiat przeciwprdbki - kos¢ zwierzeca (wotowa).
Badania na maszynie tarciowo-zuzyciowej przy ruchu po-
suwisto-zwrotnym przeprowadzono przy nastepujgcych

YT T
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Tests

Test aim

Tests were aimed at:
- determination of the frictional resistance occurring in the
frictional pairs:
- "metal - bone"
- "metal - polyethylene"
- determination of the wear curves for frictional pairs:
- "metal - bone",
- "polyethylene - bone"
- "metal - polyethylene".
Frictional pair "metal - bone" is when medical tools collabo-
rate with bone tissue, while frictional pair: "polyethylene -
bone" is when polyethylene endoprosthesis head collabo-
rates with the bone cup of pelvis - so-called half-
endoprostheses.
Frictional pair: "metal - polyethylene" is the typical frictional
pair occurring in the hip endoprostheses with the system:
"head - acetabular cup".

Materials and test methods

Frictional and wear tests were carried out on two test
stands i.e.TO5 Tester, which simulates contact: "ring - half-
cup" and frictional and wear stand with reciprocating mo-
tion and area contact.
Frictional and wear tests on TO5 Tester were carried out
with the following parameters:

load force P=600 N
area contact F=100 mm?
mean unit pressure p=6 N/mm?

rotational speed of the ring v=0,91 rot./s
kind of lubrication Ringer’s liquid

The following frictional pairs were taken into tests:
- material of the sample (ring) - titanium alloy Ti6AI4V with
no surfacing and with TiN layer,
- material of the counter-sample - animal (ox) bone.
Tests on the frictional and wear test-stand with reciprocat-
ing motion were carried out with the following parameters:
load force P=300 N and 600 N
area contact F=100 mm?
mean unit pressure p=3 N/mm? and 6 N/mm?
rubbing speed v=60 cycle/min
kind of lubrication Ringer’s liquid

Frictional pairs:
- material of the sample - titanium alloy Ti6Al4V with no
surfacing and titanium alloy Ti6Al4V after nitrogen titanizing,
polyethylene - Chirulen 1020
- material of the counter-sample - animal (ox) bone, CoCrMo

RYS. 1. Zestaw do
implantaciji
endoprotez stawu
biodrowego firmy
Aesculap a) panewki,
b) trzpienia.

FIG. 1. Tool kit for
implantation of hip
endoprostheses -
Aesculap firm a)
acetabular cup, b)
stem.

RYS. 2. Powierzchnia
zuzytych narzedzi do
implantaciji
endoprotez stawu
biodrowego.

FIG. 2. Worn surfaces
of some surgical
tools.
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RYS. 3. Zmiana wspotczynnika tarcia w funkcji
drogi tarcia T05.

FIG. 3. Friction coefficient as a function of the
frictional path.



parametrach:
sita obcigzajaca
powierzchnia styku
Sredni nacisk jednostkowy
predkosé slizgania
rodzaj smarowania

Pary trace:
- materiat probki - stop tytanu Ti6Al4V bez obrébki po-
wierzchniowej oraz stop tytanu Ti6Al4V po azototytanowa-
niu,
polietylen - Chirulen 1020
- materiat przeciwprébki - kos¢ zwierzeca (wotowa), stop
CoCrMo.
Jako miare zuzycia przyjeto ubytek wagowy probki.

P=300N i 600N
2

p=3N/mm? i 6N/mm?
v=60 cykli/min
ptyn Ringera

Wyniki badan tarciowo-
zuzyciowych

Wyniki badan tarciowo-zuzyciowych prowadzonych na
testerze TO5 ilustruje RYSUNEK 3. Na rysunku przedsta-
wiono zmiane wspotczynnika tarcia w funkcji drogi tarcia
dla badanych par tracych.

Jak to wynika z przeprowadzonych badan wspotczynnik
tarcia wystepujacy w parze tracej "metal-kos¢" jest znacz-
nie wyzszy od wspotczynnika tarcia wystepujgcego w pa-
rze tracej "metal-polietylen”. Wystepowanie tak wysokich
opordw tarcia w parze tragcej "CoCrMo-kos¢" wyjasnia duza
intensywnos$¢ zuzycia narzedzi chirurgicznych, réwniez tych
wykonanych ze stopow tytanu. Intensywnos¢ zuzycia na-
rzedzi mozna znacznie zmniejszy¢ poprzez whkasciwie do-
brang obrébke powierzchniowg np. azototytanowanie.
Wyniki badan tarciowo-zuzyciowych przeprowadzonych na
maszynie przy ruchu posuwisto-zwrotnym ilustrujg RYSUN-
Kl 4i5.

Przeprowadzone badania tarciowo-zuzyciowe wskazuja na
duza intensywnos¢ zuzycia pary tracej "metal-kosc¢".

Jak to ilustrujg zatgczone przyktadowo wykresy zuzycie sto-
pu tytanu wspétpracujacego z koscig (rys. 4) jest bardzo
duze i po krotkiej drodze docierania wystepuje przyspie-
szone zuzycie. Poddanie stopu tytanu procesowi azototy-
tanowanie powoduje wielokrotne zmniejszenie zuzycia, a
proces zuzycia staje sie stabilny.

RYSUNEK 5 ilustruje krzywe zuzycia polietylenu wspétpra-
cujacego z koscig oraz stopem CoCrMo. Zuzycie polietyle-
nu wspotpracujacego z koscig jest znacznie wyzsze niz
zuzycie pary tracej: polietylen - metal. Wynika to z duzych
oporow tarcia wystepujacych w parze tracej: polietylen -
kos¢. Przyrost masy prébki polietylenowej wspotpracujacej
ze stopem CoCrMo wynika z przenoszenia sie metalowych

Curves of titanium wear
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Loss in weight was taken as a measure of wear.

Results of the frictional and wear
tests

FIGURE 3 illustrates the results of the frictional and wear
tests carried out on TO5 Tester. Changes in friction coeffi-
cient versus frictional path for the tested pairs were pre-
sented in the FIGURE.

According to the tests, friction coefficient occurring in the
frictional pair: "metal - bone" is much higher than friction
coefficient occurring in the frictional pair: "metal -
polyethylene". So high frictional resistance in the frictional
pair: "CoCrMo - bone" explains high intensity in wear of the
surgical tools, also these ones made from titanium alloys.
Tool wear intensity can be decreased by the proper surface
treatment e.g. nitrogen titanizing.

Results of the friction and wear tests, which were carried
out on the machine with reciprocating motion, are presented
in FIGURES 4 and 5.

Friction and wear tests show high wear intensity of the fric-
tional pair: "metal - bone".

According to the figures, wear of titanium alloy collaborat-
ing with the bone (FIG. 4) is very high and after a short
lapping intensive wear occurs. Nitrogen titanizing process
affects decrease in wear several times and wear process
becomes more stable.

FIGURE 5 illustrates wear curves of polyethylene collabo-
rating with bone and CoCrMo. Wear of polyethylene col-
laborating with the bone is much higher than wear of the
frictional pair: "polyethylene - metal". It results from high
frictional resistance occurring in the frictional pair:
"polyethylene - bone". Increase in mass of polyethylene
sample collaborating with CoCrMo alloy results from trans-
fer of metal wear products on polyethylene and gives "nega-
tive wear".

Conclusions

1. According to the preliminary tests, wear of the metal ele-
ments collaborating with the bone is much higher than wear
of elements of the frictional pair: "polyethylene - metal".

2. Surgical tools for operation on bones (drilling holes for

Curves of polyethylene wear
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0,015 —%—UHMWPE -bone, p=3N/mm2 /‘
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- // /
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wear AG[g]

RYS. 4. Krzywe zuzycia stopu tytanu Ti6Al4V
2

FIG. 4. Wear curves of titanium alloy Ti6Al4V

collaborating with the bone, p = 6 N/mm?.
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RYS. 5. Krzywe zuzycia polietylenu

wspotpracujacego z koscig oraz stopem CoCrMo.
FIG. 5. Wear curves of the polyethylene
collaborating with the bone and CoCrMo alloy.
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produktéw zuzycia na polietylen, co daje "ujemne zuzycie".
Whnioski

1. Z przeprowadzonych wstepnych badan wynika, ze zuzy-
cie elementéw metalowych wspétpracujacych z koscig jest
znacznie wyzsze, niz zuzycie elementéw pary tracej "poli-
etylen - metal”.

2. Narzedzia medyczne przeznaczone do wykonywania
zabiegOw w kosci (wiercenie otworéw pod trzpien, panew-
ke itp.) powinny mie¢ odpowiednio utwardzone czesci ro-
bocze. Korzystna obrobka powierzchniowg jest azototyta-
nowanie.

3. Stosowanie narzedzi wykonanych ze stopow tytanu jest
celowe z uwagi na ich wysoka wytrzymatosc i maly ciezar.
Narzedzia te muszg by¢ jednak poddawane obrébce po-
wierzchniowej celem poprawienia ich wlasnosci trybolo-
gicznych.

Podziekowania
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Wstep

W zastosowaniach polimerdéw w inzynierii tkankowej
bardzo wazna role odgrywajg wkasciwosci warstwy wierzch-
niej implantu [1, 2]. We wczes$niejszych pracach nad mody-
fikacjami powierzchniowymi [3] badano odpowiedz komor-
kowa na réznego rodzaju podtoza polimerowe. Wykonano
kilkanascie modyfikacji ptytek do hodowli komérek TCPS
(tissue culture polystyrene). Zaobserwowano, ze podczas
stopniowego naktadania warstw polielektrolitowych, charak-
ter hydrofilowy powierzchni nie ulega zmianie a wyniki te-
stu biologicznego (test XTT) zmniejszajg sie. Prowadzone
sg liczne badania nad rolg wkasciwosci mechanicznych po-
wierzchni [4-7]. W niniejszej pracy postanowiono znalez¢
zaleznos¢ pomiedzy odpowiedzig komorkowa i wkasciwo-
Sciami badanych podtozy.

stems, cups ect.) should have hardened working parts. Ni-
trogen titanizing is a favourable surface treatment.

3. Using the tools from titanium alloys is purposeful regard-
ing high strength and low weight. Tools must undergo sur-
facing in order to improve their tribological properties.
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Introduction

In the application of polymers in tissue engineering, the
surface characteristic is of critical importance [1-2]. There-
fore, we focused our research work on support state of poly-
meric implants. In previously reported studies [3] several
modifications of TCPS (tissue culture polystyrene) surface
have been observed from the point of view of the contact
with cells in culture. It was noticed that with gradual deposi-
tion of the investigated polyelectrolyte supports and with
simultaneously unchanging hydrophilic character of the sur-
face quantitative results of biological tests are significantly
decreased. There are many scientific works engaged in
examination of the surface mechanical properties’ role [4-
7]. Therefore, we decided to verify the correlation between
the cell response and mechanical properties (i.e. fluidity and



Materiaty i metody

Na podtozach Si przygotowano naprzemiennie utozone
warstwy polielektrolitowe z poli(kwasu akrylowego) A oraz
bentonitu B. Na tak przygotowanych powierzchniach zato-
zono nastepnie hodowle osteblastow wyizolowanych z tkan-
ki ludzkiej. Hodowle prowadzono w pozywce hodowlanej
DMEM w warunkach standardowych: 37°C, 96% RH, 5%
CO,.Warstwy wylewano z roztworéw wodnych wedtug sche-
matu: A, AB, ABA, ABAB, ABABA, ABABAB. W celu zcha-
rakteryzowania wtasciwosci badanych podtozy wykonano
pomiary wartosci kata zwilzania (CA) metodami goniome-
trycznymi oraz pomiary AFM w trybie topograficznym oraz
tarciowym (Atomic Force Microscopy; Multimode AFM Na-
noscope lll a). Przeprowadzono réwniez test na aktyw-
nos¢ dehydrogenazy bursztynianowej (test XTT).

Wyniki

Zoobserwowano, ze dla warstw ABAB, ABABA oraz
ABABAB wyniki testu XTT, oceniajgcego przezywalnosé
komérek w hodowli, zmniejszaja sie z 71% dla warstwy ABA
do 38% dla warstw ABAB oraz ABABA i nawet do 14% dla
warstwy ABABAB. Jednoczes$nie podtoza zachowujg cha-
rakter hydrofilowy. Wartosci katow zwilzania zmieniaja sie
w zakresie od 35°dla warstwy ABABAB do 55° dla warstwy
ABAB i 54°dla podtoza ABA (WYKRES 1). RYSUNKI 2i 3
przedstawiajg topografie warstwy ABA, do ktorej komorki
jeszcze przylegaty oraz topografie podtoza ABABA, na kto-
rym nie obserwowano juz adhezji osteoblastow. (RYS.4).
Na przedstawionych zdjeciach widoczne sa wyrazne rézni-
ce w topografii otrzymanych podtozy. Wraz ze stopniowym
naktadaniem filmoéw polielektrolitowych wzrasta grubos¢
podtozy i zwieksza sie ich chropowatosé. Na RYSUNKACH
5i 6 pokazano zdjecia AFM wykonane w trybie tarciowym
dla warstw ABA oraz ABABA. Poniewaz napiecie, wytwa-
rzajace sie podczas pomiaru AFM, jest proporcjonalne do
powierzchniowej sity tarcia zauwazono, ze warstwa ABA-
BA jest bardziej elastyczna w poréwnaniu z warstwg ABA.

Podsumowanie

Adhezja i proliferacja komorek obserwowana byta tylko
na hydrofilowych podtozach zbudowanych z warstw A, AB
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Scan rate 1.064 Hz
Number of samples 512
Image Data Height
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RYS. 3. Warstwa Si/ABABA; AFM w trybie
topograficznym.
FIG. 3. Si/ABABA layer; AFM in topography mode.
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elasticity) of modified supports.

Materials and methods

Osteoblasts isolated from human tissue were seeded on
Si solid support modified with alternating polymeric poly-
electrolyte films. Cell culture was performed in standard
conditions i.e. DMEM - culture medium, 37°C, 96% RH, 5%
CO,). One Si support was coated with poly(acrylic acid) A
film, the following with A and bentonite B film, the next one
with ABA, ABAB, ABABA and ABABAB. Surface properties
were characterized with contact angle measurements (CA)
and AFM in topography and friction mode (Atomic Force
Microscopy; Multimode AFM Nanoscope |l a). Succinate
anhydrase activity test (XTT test) was performed.

Results

It was noticed that for ABAB, ABABA and ABABAB
layers results of viability test (XTT test) decreased from 71%
for ABA layer to 38% for both ABAB and ABABA layers and
even to 14% for ABABAB layer. At the same time hydrophilic
character of support ranged from 35° for ABABAB layer to
55°for ABAB layer and 54°for ABA layer (FIGURE 1). FIG-
URE 2 and 3 present topography analysis of surface ABA
to which cells adhered and ABABA to which cells did not
adhere. Topography of both presented surfaces is signifi-
cantly different. During gradual deposition of polyelectro-

Pomiar wartosci CA/ICA values measurements

cAr

Podioz alSupports

WYKRES 1. Wartosci kata zwilzania.
FIGURE 1. Contact angle values.
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RYS. 2. Warstwa Si/ABA; AFM w trybie
topograficznym.
FIG. 2. Si/ABA layer; AFM in topography mode.
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oraz ABA. Zaréwno topografia powierzchniowa jak i sity tar-
cia powierzchniowego ulegajg zmianie wraz ze wzrostem
grubosci hydrofilowych filméw polielektrolitowych. Wskazy-
wac to moze na fakt, ze istotnym czynnikiem obok charak-
teru hydrofilowego/hydrofobowego powierzchni sa réwniez
inne parametry powierzchniowe, takie jak topografia, gru-
bos¢ warstwy wierzchniej a nawet zmieniajace sie jej wta-
Sciwosci mechaniczne (elastycznos¢). Na tym etapie pro-
wadzonych badan trudno jest jednoznacznie oceni¢, ktory
Zz wymienionych czynnikéw odgrywa najwazniejszg role.
Niezbedne sa dalsze obserwacje.

Digital Instruments NanoScope
Scan size 1.000 pm
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Image Data Friction
pata scale 534.2 my

X 0.200 pm/div
z 0.534 v/div

pm
1_fh

RYS. 5. Warstwa Si/ABABA; AFM w trybie
tarciowym.
FIG. 5. Si/ABABA layer; AFM in friction mode.
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RYS. 4. Warstwa Si/ABA; AFM w trybie tarciowym.
FIG. 4. Si/ABABA layer; AFM in friction mode.

lyte films, the roughness of surface increases. FIGURE 4
and 5 depict the same surfaces in friction mode. By the fact
that occurring voltage is proportional to the surface friction
force we can observe that ABABA support is more flexible
than ABA one.

Concluding remarks

Cells adhered and proliferated on hydrophilic surfaces
made up only of A, AB, and ABA sublayers. Both surface
topography and surface friction force of the examined hy-
drophilic layers are changing with the increasing support
thickness. We suggest that not only surface wettability char-
acteristics but also other factors like topography, thickness
of the support or even changing mechanical properties i.e.
surface elasticity and fluidity might be playing an important
role in osteoblast adherence in vitro. At this stage of inves-
tigation it is difficult to univocally estimate which of men-
tioned factors is the most important. Further observations
are required.
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BADANIE SPECZNIANIA
MULTIBLOKOWEGO
POLI(ALIFATYCZNO/
AROMATYCZNEGO-
ESTRU) (PED)
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Stowa kluczowe: specznianie, kopolimery, no$nik
antybiotyku.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 109-111]

Wstep

Jedna z cech charakteryzujgcych zwigzki wielkoczastecz-
kowe (polimery) jest zdoIno$¢ penetrowania substancji cie-
ktych do ich struktury. Zjawisko to nazywane jest specznia-
niem i zalezy od wiasciwosci fizykochemicznych polime-
row oraz wtasciwosci rozpuszczalnika. Rozpuszczalnik pe-
netrujac do struktury polimeru powoduje rozpad wigzan
miedzy jego czgsteczkami. W przypadku tworzyw rozpusz-
czalnych moze to doprowadzi¢ do catkowitego zniszczenia
struktury tworzywa. Przedmiotem badania jest kopolimer
multiblokowy poli(alifatyczno/aromatyczny-ester) (PED)
zawierajacy 26% wag. poli(tereftalanu butylenu) (PBT) -
segment sztywny oraz 74%wag. dimeryzowanego kwasu
tluszczowego (DFA) - segment gietki [1, 2]. Wczesniejsze
badania tego materiatu wykazaty, ze jest on nierozpusz-
czalny w wodzie, natomiast ulega specznieniu rozpuszczal-
nikami organicznymi [3]. Daje to podstawe przypuszczac,
ze mozna w ten sposob wprowadzi¢ do jego struktury cza-
steczki antybiotykow.

Cel pracy

Celem pracy jest okreslenie ilosciowe speczniania ko-
polimeru blokowego wodnymi roztworami antybiotykow.

Materiat i metoda

Do badan wykorzystano prébki kopolimeru w postaci zytki
0 przekroju eliptycznym 3,0 x 4,0 mm i dtugosci 10 mm.

Specznianie oceniano na podstawie przyrostu masy po
3, 6, 12 24 godzinach inkubowania polimeréw w tempera-
turze 24°C i 37°C. Prébe kontrolng stanowity probki kopoli-
meru speczniane wodg podwojnie destylowana. Efekt bio-
logiczny dziatania wchionietych do kopolimeru antybioty-
kéw sprawdzono w warunkach in vitro badajac strefy zaha-
mowania wzrostu gronkowcoéw ztocistych (S.a.) na podtozu
Muller - Hinnton (MHA). Kontrole efektu biologicznego sta-
nowity strefy zahamowania powstate dookota wzorcowych
krazkow z antybitykami stosowanymi w metodzie dyfuzyj-
no - krgzkowej do oznaczania wrazliwosci drobnoustrojow
na antybiotyki. llo$¢ antybiotyku w krgzku przedstawia
TAB.1. DosSwiadczenie powtérzono trzy razy.

Wyniki

RYS. 1i 2 przedstawia strefy zahamowania wzrostu gron-
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rier
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 109-111]

Introduction

One of the characteristic feature of macromolecular com-
pounds is the ability to be penetrated by liquid substances
into their structure. This phenomenon is called swelling and
depends on physicochemical properties of a polymer and
solvent. Solvent penetrating into polymer structure causes
the break-up of bonds among the macrochain. In case of
soluble materials it can lead to total destruction of the ma-
terial structure. The subject of investigation was multiblock
poli(aliphatic/aromatic-ester) (PED) copolymer containing
26 wt% of poly(butylenes terephthalate) (PBT) - hard seg-
ment and 74 wt% of dimer fatty acid (DFA) - soft segment
[1, 2]. Previous investigations of this material showed, that
it is not soluble in water, however it undergoes swelling in
presence of organic solvents [3]. Based on above features
is possible to make an effort to introduce an antibiotic parti-
cles into copolymer structure.

Aim of work

The aim of this work was quantitative evaluation of a
multiblock copolimer swelling behaviour in a presence of
water solutions of antibiotics.

Material and method

Samples of copolymer in a form of thread with elliptic
cross-section of 3,5 x4,5 mm and length 15 mm were used
for investigations.

Swelling behaviour was estimated from the increase of
mass after 3, 6, 12 and 24 hours of incubation of polymers
in antibiotics solutions at the temperature 24°C and 37°C.
Copolymers immersed in double distilled water were used
as areference. The biological effect of absorbed antibiotics
was evaluated in vitro by measuring inhibition zones of Sta-
phylococcus aureus on a Muller-Hinnton substrate (MHA).
The control inhibition zone was read from the standard clini-
cal discs used in HMA test. The amount and concentration
of antibiotics used in this method shows TABLE 1. Experi-
ments were repeated three times.

Results

FIGS. 1 and 2 show inhibition zones of Staphylococcus
aureus for copolymer samples after incubation in different
antibiotics.

MATERIALOW
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llog
antybioty-
ku

Ste enie

Grupa

chemiczna Concentra

-tion

w kraz ku
Amount
of
antibiotic
in disc

[19]

Antybiotyk
Antybiotic

[mg/ml]

Piperacylina / Piperacillin 200

Penicyliny
Synthetic
Penicilins

Amoksycylina/kwas klawulonowy

Amoxicillin/clavulanic acid oo

Cefuroksym II'gen.
Cefuroxime — cefalospor. Il gen.
Cefamandol II'gen.
Cefamandole — cefalospor. Il gen
Ceftazydym 1l gen.
Ceftazidime — cefalospor. Il gen
Ceftriakson 1l gen.
Ceftriaxon — cefalospor. Ill gen.
Gentamycyna

Gentamycin 160, 320
Amikacyna / Amikacin 100
Ciprofloksacyna / Ciprofloxacin 10
Pefloksacyna / Pefloxacin 80
Wankomycyna

Vancomy)::iz xwe
Klindamycyna
Clindamycin

150

100
Cefalosporyny
B-lactams

100

100
10, 40, 80,

Aminoglikozydy
Aminoglicosides

Chinolony
Quinolons
Glikiopeptydy
Glycopeptides
Linkozamidy
Linkozamides

150

TABELA 1. Wykaz antybiotykéw zastosowanych
do speczniania PED oraz zawartos¢ antybiotyku
we wzorcowym krazku.

TABLE 1. List of antibiotics used to swell PED
and concentration of antibiotic in standardized
disc.

Steg enie gentamycyny
gentamycin concentration
[ mg/ml]

80 160 5 20 40 80
Przyrost masy [%], Przyrost masy [%)],
temp. 24°C temp. 37°C
mass increase [%],
temp. 37°C

mass increase [%)],
temp. 24°C

TABELA 2. Przyrost masy kopolimeru PED po
specznianiu gentamycyna.
TABLE 2. Increase of PED copolymer mass after
incubation in gentamycin.

kowcow ztocistych dla poszczegolnych probek kopolimeru
specznionych roztworami poszczegélnych antybiotykéw.

Omodwienie

Przedstawione doswiadczenie wykazuje niewielkie réz-
nice przyrostu masy specznionych kopolimeréw zwigzane
z czasem i temperaturg. Wptyw stezenia leku zbadany na
przyktadzie gentamycyny wydaje sie nie mie¢ znaczenia
na wielkos$¢ przyrostu masy kopolimeru. Duza réznica mas
prébek po specznianiu wodnymi roztworami antybiotykow
w stosunku do speczniania wodg wskazuje, ze jest ona
spowodowana przylaczaniem czasteczek antybiotyku do
polimeru. Na obecnos¢ antybiotyku w tworzywie wskazuje
efekt biologiczny, a takze wczesniejsze badania nad uwal-
nianiem gentamycyny [4]. Z badan tych wywnioskowano,
ze 1 g tworzywa uwalnia okoto 10-15 mg gentamycyny. Do-
ktadna analiza ilosci wchionietego antybiotyku bedzie przed-
miotem oddzielnego doniesienia. Strefy zahamowania wzro-
stu S.a. dookota prébek kopolimeru PED byly réwne lub
wieksze od stref powstatych dookota krgzkéw zawierajg-
cych analogiczne antybiotyki (RYS. 1, 2). Oznacza to, ze
stezenie antybiotyku uwolnionego z kopolimeru PED do pod-

Ciprofloxacin

RYS. 1. Strefy zahamowania wzrostu wokot
polimeréw impregnowanych roznymi
antybiotykami.

FIG. 1. Inhibition zones of St.a. for copolymer
samples after incubation in different antibiotics.

RYS. 2. Strefy zahamowania wzrostu wokot

polimeréw

antybiotykami.
FIG. 2. Inhibition zones of St.a. for copolymer
samples after incubation in different antibiotics.

impregnowanych réoznymi

Discussion

Described experiment shows small differences in in-
crease of mass of incubated copolymers with the time and
temperature. Also change of antibiotic concentration, ex-
amined for gentamycin, seems to have no effect on increase
of the copolymer mass. Large difference of polymer mass
after incubation in water and solutions of antibiotics shows
to be caused by attaching of antibiotic particles into poly-
mer structure. The biological effect is an evidence for the
presence of antibiotic in the material, as well as earlier
studies on gentamycin release [4]. From these studies we
know that 1 g of material releases about 10-15 mg of
gentamycin. Exact analysis of quantity of absorbed antibi-
otic will be the object of a separate report. Inhibition zones
of S.a. around samples of PED copolymer were compara-
ble or even larger than zones around discs including analo-
gous antibiotics (FIG. 1, 2). It means that concentration of
released antibiotic from PED copolymer is higher than mini-
mum inhibitory concentration (MIC), which for S.a. stain
was for gentamycin 1 mg/L, for vankomycin 1 mg/L and for
ciprofloxacin 0,5 mg/L. Observed biological effect shows,



Przyrost masy kopolimeru [%] ( §ednia z 3 probek )
Increase of copolymer mass [%] ( average from 3
samples)
temperatura inkubacji temperatura inkubacji
24°C 37°C
incubation temperature incubation temperature

Antybiotyk
Antybiotic

24°C 37°C
) 12 24 ) 12 24

Czas[h]

Time[h]
Amikacyna
Amikacin
Wancomycyna
Vancomycin
Cefamandol
Ceftazydym
Ceftazidim
Piperacylina
Piperacilin
Ciprofloksacyna
Ciprofloxacin
Klindamycyna
Klimicin
Amoksycylina/kw.
klaw
Amoksicillin/
klavulonic acid

TABELA 3. Przyrost masy kopolimeru PED po
specznieniu réoznymi antybiotykami. (* brak
danych).

TABLE 3. Increase of PED copolymer mass after
incubation with different antibiotic. (* no data).

toza w obrebie strefy zahamowania wzrostu S.a. przekra-
czato minimalne stezenie hamujace (MIC), ktére dla uzyte-
go szczepu S.a. wynosito: dla gentamycyny 1mg/l, dla wan-
komycyny 1mg/l, dla ciprofloksacyny 0,5 mg/l. Obserwo-
wany efekt biologiczny wskazuje, ze poszczegélne anty-
biotyki tacza sie z badanym kopolimerem PED a nastepnie
uwalniajg sie do otoczenia zachowujgc swoje wkasciwosci
antybakteryjne. Badania mikrobiologiczne wykazaly, ze 12
godzinny okres inkubacji wystarcza dla uzyskania efektu
biologicznego jednakowego z kragzkami stosowanymi w me-
todzie dyfuzyjno-krazkowej. Daje to podstawy przypuszczac,
ze badany kopolimer blokowy moze by¢ wykorzystany jako
nosnik antybiotyku.
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Przyrost masa kopolimeru [%] ( §ednia z 3 prébek )

Increase of copolymer mass [%] ( average from 3 samples )

temperatura inkubacji 24°C

Czas[h] incubation temperature 24°C incubation temperature 37°C
Czas[h] 3

12 24 3 12 24
et 0,08 0.07 012 015
Water

TABELA 4. Przyrost masy kopolimeru po
specznieniu woda podwadjnie destylowana.
TABLE 4. Increase of PED copolymer mass after
incubation in double distilled water.

temperatura inkubacji 37°C

that individual antibiotics attaches to PED copolymer and
then releases to environment maintaining antibacterial pro-
prieties. Microbiologic experiment showed that 12 hour pe-
riod of incubation gave equal effect with control discs ap-
plied in a standard clinical zone inhibition method. This can
suggest that studied block copolymer can be used as car-
rier of antibiotic.
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BADANIE UWALNIANIA
GENTAMYCYNY Z NOWE-
GO MULTIBLOKOWEGO
POLI(ALIFATYCZNO/ARO-
MATYCZNEGO-ESTRU) -
BADANIA IN VIVO
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KLINIKA CHIRURGI OGOLNEJ | CHIRURGI REKI PAM w SzczECINIE

Stowa kluczowe: uwalnianie gentamycyny, kopo-
limery, no$nik antybiotyku.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 112-114]

Wstep

Aktualne kierunki badan nad zabezpieczeniem wszcze-
pianego materiatu przed kolonizacjg drobnoustrojami doty-
cza modyfikacji powierzchni tworzywa oraz potaczenia z
czynnikiem antybakteryjnym [1]. Jednym z wykorzystywa-
nych czynnikéw antybakteryjnych sa antybiotyki, ktore ta-
czy sie z tworzywem poprzez pokrycie jego powierzchni lub
wprowadzenie do struktury materiatu. Skutecznos¢ ochro-
ny zalezy miedzy innymi od ilosci antybiotyku oraz sposo-
bu jego uwalniania. Wydaje sie, ze kliniczny efekt mozna
osiagnac uzyskujac w tkankach otaczajacych wszczepiony
material, stezenie antybiotyku przekraczajgce minimalne
stezenie hamujgce wzrost drobnoustrojéw (MIC) przez
mozliwie dugi czas [2, 3]. Wczesniejsze badania nad uwal-
nianiem gentamycyny z nowego kopolimeru multiblokowe-
go jakim jest poli(alifatyczno/aromatyczny-ester) (PED) su-
geruja, ze moze on peié¢ role nosnika antybiotyku i uwal-
nia¢ go zapewniajgc wymagane stezenie w jego otoczeniu

[4].
Cel pracy

Celem pracy byta ocena stezen gentamycyny uwalnia-
nej do tkanek z wszczepionego kopolimeru PED specznio-
nego roztworem gentamycyny oraz w surowicy krwi szczu-
ra.

Materiat i metoda

Do badania wykorzystano kopolimer multiblokowy po-
li(alifatyczno/aromatyczny - ester) (PED) zawierajacy 26%
wag. poli(tereftalanu butylenu) (PBT) - segment sztywny
oraz 74% wag. dimeryzowanego kwasu ttuszczowego (DFA)
- segment gietki [5, 6]. Do speczniania uzyto preparat han-
dlowy gentamycyny firmy KRKA o stezeniu 40 mg/ml. Prébki
tworzywa w postaci zytki o wymiarach 3 mm x 4 mm dtugo-
$ci 10 mm speczniano przez 12 godzin w temperaturze 24°C
i suszono w powietrzu przez 15 min w temperaturze 37°C.
Tworzywo wszczepiano szczurom rasy Wistar o masie 250
+ 20 g w tkanke podskérng grzbietu. Lgczna masa wszcze-
pionego tworzywa jednemu zwierzeciu wynosita 750 mg.
Grupe kontrolng stanowity zwierzeta otrzymujgce gentamy-
cyne domiesniowo w dawce 16 mg/kg.m.c., ktérym wsz-
czepiono kopolimer PED nie zawierajgcy antybiotyku. Wiel-

EVALUATION OF
GENTAMYCIN RELEASE
FROM NEW MULTIBLOCK
POLI(ALIPHATIC/
AROMATIC-ESTER) - IN
VIVO INVESTIGATIONS

PiotR PrRowANs

GENERAL AND HAND SURGERY DEPARTMENT, POMERANIAN
MEbIcAL UNIVERSITY IN SzCZECIN

Keywords: gentamycin release, copolymer, anti-
biotic carrier
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 112-114]

Introduction

Current research directions of protection of implanted
material against microorganism’s colonization concern sur-
face modification of the material and binding with antibac-
terial agents [1]. One from used antibacterial agents is an
antibiotic, which can be grafted on the surface or introduced
into material structure. The effectiveness of the protection
depends among others from the amount of antibiotic and
the release pattern. It seems, that clinical effect could be
archived by the concentration of antibiotic in tissues sur-
rounding implanted material exceeding minimal inhibitory
concentration (MIC) of antibiotic [2, 3]. Previous investiga-
tions concerning gentamycin release from new multiblock
poly(aliphatic/aromatic-ester) copolymer (PED) suggest that
the copolymer can be an efficient antibiotic carrier and can
release it at the concentration which is required in surround-
ing tissue [4].

Aim of work

The aim of the work was evaluation of gentamycin con-
centration released from implanted copolymer saturated with
gentamycin into surrounding tissue and in blood of experi-
mental rats.

Material and method

Multiblock poly(aliphatic/aromatic-ester) (PED) copoly-
mer containing 26 wt% of poly(butylenes terephthalate)
(PBT) - hard segment and 74 wt% dimer fatty acid (DFA) -
soft segment was used in study [5, 6]. An antibiotic -
gentamycin, in concentration of 40 mg/ml was used for im-
pregnation of polymer. Sample of the material in form of
threads with dimensions 3 mm x4 mm x 10 mm were satu-
rated for 12 hours in antibiotic at 24°C and next dried in air
at 37°C. Impregnated polymeric samples were grafted into
subcutaneous dorsal tissue of 250 + 20 g Wistar rats. In-
vestigated animals got 750 mg of the total mass of impreg-
nated polymer. Control animals received gentamycin
intramuscularly in dose 8mg/kg of body weight and unsatu-
rated copolymer was implanted subcutaneously. The
amount of antibiotic passed i.m. was matched to the dose
which could be released from impregnated copolymer. The
amount of potentially released gentamycin from the copoly-



Czas po podaniu
gentam.
Time after
application of

[mg/1]

TABELA 1.
TABLE 1.

kos¢ dawki podawanej domies$niowo dobrano tak, aby od-
powiadata dawce gentamycyny, ktéra moze uwolnic¢ sie z
wszczepionego kopolimeru. llos¢ potencjalnie uwolnionej
gentamycyny z kopolimeru okreslono szacunkowo na pod-
stawie wczesniejszych badan in vitro dotyczacych uwalnia-
nia gentamycyny [4]. Do badania pobierano krew zylng oraz
fragmenty tkanek bezposrednio otaczajacych wszczep oraz
z miejsc odlegtych od wszczepu po 30, 60, 90, 120, 180 i
240 minutach. W kazdym przedziale czasowym pobierano
prébki krwi i tkanek od 3 r6znych zwierzat. Pomiar stezenia
gentamycyny prowadzono metoda immunofluorescencji
polaryzacyjnej analizatorm Abbott TDX.

Wyniki

TABELA 1 przedstawia stezenia gentamycyny w suro-
wicy krwi po wszczepieniu kopolimeru PED specznionego
gentamycyng oraz po domiesniowym wstrzyknieciu anty-
biotyku.

TABELA 2 przedstawia stezenia gentamycyny uwolnio-
nej z PED do tkanek bezposrednio otaczajgcych wszcze-
piony kopolimer.

Omodwienie

Przeprowadzone doswiadczenie wykazato, ze stezenie
gentamycyny w surowicy po wstrzyknieciu domiesniowym
byto dwukrotnie wyzsze niz stezenie gentamycyny uwal-
nianej z PED. Moze to wynika¢ z faktu, ze wstrzykujac gen-
tamycyne domies$niowo, wprowadzano do tkanek jednora-
zowo catg dawke. Natomiast gentamycyna, ktorg nasgczo-
no kopolimer PED uwalnia sie powoli co uniemozliwia osia-
gniecie tak wysokich stezeh. Dla zapewnienia skutecznej
ochrony przed kolonizacjg wszczepionego polimeru wazne
jest, aby stezenie antybiotyku w bezposrednim otoczeniu
implantu przekraczato minimalne stezenie hamujace (MIC).
Z przeprowadzonego doswiadczenia wynika, ze stezenia
gentamycyny uwolnionej z PED do tkanki otaczajacej poli-
mer byly wieksze niz w surowicy w pierwszych 30 min od
wszczepienia/podania. Gwattowne uwalnianie w pierwszych
30 min byto takze obserwowane w doswiadczeniach in vi-
tro. W dalszych przedziatach czasowych stezenie w tkan-
kach uwolnionej z PED gentamycyny byto poréwnywalne
ze stezeniem w surowicy. Zachecajacym wynikiem byto
stwierdzenie, ze w tkance po 4 godzinach stezenie genta-
mycyny przekraczato MIC. Zastosowana ocena metoda
immunofluorescencji nie wykazata obecnosci gentamycy-
ny w tkankach zwierzat, ktére otrzymaty antybiotyk domie-
Sniowo. Nie stwierdzono réwniez obecnosci antybiotyku w
tkankach odlegtych od miejsca wszczepienia kopolimeru
PED specznionego gentamycyng. Otrzymane wyniki wska-
zuja, ze uwalnianie antybiotyku z protezy umozliwia uzy-
skanie wysokich stezen w miejscu wszczepienia. Natomiast

Stg enie gentamycyny w surowicy po wszczepieniu kopolimeru
Gentamycin concentration in serum after implantation of saturated copolymer

gednia

9,22
6,59

Stg enie gentamycyny w surowicy po wstrzyknigiu domighiowym
Gentamycin concentration in serum after intramuscular injection
[mg/1]

Czas po
podaniu
gentam.
Time after
application of
gentam. [min]
[min]

Stg enie gentamycyny w tkance otaczajacej nasaczony
kopolimer PED
Gentamycin concentration in tissue surrounding saturated
copolymer implant [mg/g of tissue]

[mg/g tkanki]

7,60
4,19
0,68

25,68
8,14
3,86

TABELA 2.
TABLE 2.

mer was evaluated based on previous study [4]. Samples
of venous blood, tissues directly surrounding implant and
tissues from implant distant places after 30, 60, 90, 120,
180 and 240 minutes were taken for the analysis. Samples
of blood and tissues were taken from 3 different animals
atn every time interval. Measurement of gentamycin con-
centration was carried out with use of polarized immunofluo-
rescence method on Abbott TDX apparatus.

Results

TABLE 1 presents gentamycin concentration in serum
of blood after implanting PED copolymer saturated with
gentamycin and after intramuscular injections.

TABLE 2 presents concentration of gentamycin released
from PED into tissues directly surrounding impregnated
copolymer.

Discussion

Our study showed that gentamycin concentration in se-
rum after intramuscular injection was two times higher than
concentration of gentamycin released from impregnated
PED copolymer. This can result from the fact, that by the
injection it is possible to deliver whole dose at once. And
gentamycin from PED is released slowly what makes im-
possible to achieve so high concentrations as in a case of
injections. To assure the effective protection against colo-
nization of implanted material it is important to maintain the
concentration of antibiotic in direct surrounding of the ma-
terial at the level exceeding minimum inhibitory concentra-
tion (MIC). It was found during experiment, that concentra-
tion of gentamycin released from PED into surrounding tis-
sue was higher than in serum in first 30 min from implanta-
tion. An intensive release in first 30 minutes was also ob-
served in earlier in vitro experiment. In further time intervals
concentration of gentamycin released from PED into tis-
sues was comparable with concentration in serum. It is in-
teresting to point out, that gentamycin concentration in tis-
sue after 4 hours exceeded MIC. Moreover, the applied
immunofluorescence method did not demonstrate presence
of gentamycin in tissues animals which received antibiotic
intramuscularly. No presence of antibiotic in tissues distant
from the place of PED saturated implant was detected.
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wysokie stezenia antybiotyku w surowicy krwi moga nie
zapewnic¢ réwnie wysokiego stezenia w tkankach otaczaja-
cych wszczep. Doswiadczenia te wskazujg wiec, ze poten-
cjalnie najefektywniejszg ochrone przed kolonizacjag drob-
noustrojami moze stanowi¢ uwalnianie antybiotyku z wsz-
czepionego polimeru oraz podanie go ogélno ustrojowo.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono badania, dotyczace pota-
czenia metali do napalania porcelany z ceramika.
Obserwacje przeprowadzono na trzech stopach, w
tym dwoch, o nazwie Viron i Remanium, powszech-
nie uzywanych w praktyce protetycznej oraz na no-
wym stopie o nazwie Rodent, wytworzonym na zlece-
nie Wyzszej Szkoly Inzynierii Dentystycznej w Ustro-
niu. Badania dotyczyly oceny jakosci potaczen i po-
réwnania przylegania ceramiki na stopie Rodent w
odniesieniu do pozostatych stopéw. Wykonano pomia-
ry mikrotwardo$ci stopow i napalanych warstw cera-
miki oraz przeprowadzono szczeg6towe obserwacije
mikrostruktury za pomoca technik mikroskopii optycz-
nej, skaningowej i transmisyjnej mikroskopii elektro-
nowej, z uwzglednieniem badan sktadu chemicznego
w mikroobszarach.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 114-117]

Our results show, that release of antibiotic from impreg-
nated copolymer implant makes possible to obtain high
concentrations at the implantation site. However, high con-
centrations of antibiotic in blood serum could not provide
high concentrations of gentamycin into surrounding tissues
at the same level. This experiment show that potentially the
most effective protection to microorganisms colonization
could be achieved by antibiotic released from implanted and
impregnated/saturated PED copolymer as well as by anti-
biotic delivered systemically.
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Abstract

Investigations, concerning the joints of metals with
ceramics for porcelain coating alloys, are presented.
The observations were carried out on two alloys: Wiron
and Remanium, commonly used in prosthetics and
on a new alloy named Rodent, made to order of the
Higher School of Dentistry in Ustron. The investiga-
tions were intended to evalue the quality of the joints
and compare the adhesion of ceramics on the Ro-
dent alloy with reference to the other alloy. The
microhardness of the alloys and the heating layers of
ceramics were measured. Using the optical, scanning
and transmission electron microscopy there were car-
ried out detailed observations of the microstructure
with additional investigations of the microstructure with
additional investigations of the chemical composition
in the microareas.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 114-117]



Wstep

W protetyce, powszechne zastosowanie na stalowe
mosty i inne konstrukcje stalowe znajduja stopy na bazie
niklu z chromem, o nazwie handlowej Wiron, Remanium i
inne. Sa one sprowadzane z zagranicy w postaci gotowych
potwyrobow. Wykazujg sie dobrymi wtasnosciami antyko-
rozyjnymi oraz tatwoscig napalania ceramiki. Ze wzgledu
na obecna tendencje do przenoszenia kosztéw leczenia na
pacjentow, korzystne bytoby produkowanie tego typu sto-
péw w naszym kraju, co umozliwitoby zmniejszenie ceny
wytwarzanych mostow i uzupetnien protetycznych. Alter-
natywna mozliwosciag do sprowadzania stopéw protetycz-
nych z firm zachodnich jest juz opracowana produkcja no-
wego stopu pod nazwag Rodent. Trwaja przygotowania do
uruchomienia wytopéw w bytych Zaktadach Kuzni Ustron.
Nowy stop przechodzi obecnie badania, miedzy innymi
badania metaloznawcze, ktérych celem jest poréwnanie
uzytkowych waloréw stopu Rodent z juz uzywanymi na rynku
stopami. Sktad chemiczny stopu Rodent jest zblizony do
innych stopéw zawierajgcych jako gtowne sktadniki nikiel i
chrom. W stosunku do stopéw Wiron i Remanium stop Ro-
dent zawiera wiecej molibdenu i zelaza. Posiada natomiast
mniejszg zawartos¢ niklu, ktéry ze wzgledu na dziatanie
uczulajace nie jest pierwiastkiem pozadanym przy bezpo-
Srednim styku z ptynami ustrojowymi i tkankami ludzkimi
[1, 2]. Wstepne badania, prowadzone na stopie Rodent,
wykazaty tatwos$¢ napalania ceramiki na tym stopie [3].
Stwierdzono takze poréwnywalny poziom wtasnosci, z juz
stosowanymi stopami Wiron i Remanium.

W pracy skoncentrowano sie na szczeg6towych obser-
wacjach struktury potaczen stopéw Wiron Remanium i Ro-
dent z ceramika, z uwzglednieniem mikroanalizy sktadu
chemicznego w wytworzonych warstwach.

Metodyka badan

Prébki ze stopu Wiron, Remanium i Rodent, o skladzie

chemiczny przedstawionym w TABELI 1, przygotowano w
postaci zgtadéw metalograficznych, stosujgc szlifowanie na
papierach Sciernych, polerowanie mechaniczne, a nastep-
nie probki trawiono w odczynniku o sktadzie: 4g CuSO,, 20
ml HCI, 20 ml C,H;OH. Obserwacje struktur wykonano na
mikroskopie optycznym Olimpus GX 51 z cyfrowa rejestra-
cja obrazu. Na wypolerowanych prébkach wykonano takze
pomiary mikrotwardosci, na mikrotwardosciomierzu PMT3,
stosujac obcigzenie 100 G.
Badania struktury wraz z mikroanalizg sktadu chemiczne-
go przeprowadzono na mikroskopie skaningowym Philips
XL30 z przystawkg EDAX. Cienkie folie, do obserwacji elek-
tronomikroskopowych, przygotowano klasyczng technikg
Struersa. Obserwacje struktur przeprowadzono za pomo-
ca transmisyjnego mikroskopu elektronowego JEM 2010
ARP, wyposazonego w systemem EDS do analizy sktadu
chemicznego w mikroobszarach, wspotpracujgcy z progra-
mem ISIS.

Wyniki badan i ich dyskusja

Stwierdzono, ze mikrotwardo$¢, w obszarze zlgcz wy-
kazuje monotoniczny wzrost warto$ci, wskazujgcy na ptyn-
ne przejscie struktury w potgczeniach metal - opaker - ce-
ramika (RYS. 1). Najwyzsza mikrotwardos$¢ osiggnieto dla
napalonej ceramiki, okoto 900 MPa. Stwierdzono ustalenie
sie mikrotwardosci w obszarze opakera, czyli posredniej
warstwy wigzacej metal z ceramika.

Badania za pomoca technik mikroskopii skaningowej wy-

Introduction

Alloys based on nickel with chromium, known under the

trade names Wiron, Remanium, as well as others, are widely
applied in prosthetics for steel bridges and other steel
prosthetics constructions. They are imported from aboard
as intermediate products. They show good anticorrosive
properties and facility in covering by ceramic veneers. Con-
sidering the present tendency to make the patients partici-
pate in the costs of their medical treatment, it appears rea-
sonable to produce alloys of this type in our country, which
should allow reducing the price of the bridges and other
prosthetic supplementary elements. An alternative, to the
import of prosthetic alloys, is the already elaborated pro-
duction of a new alloy called Rodent. The melting (now in
preparation) will be started at the former forging factory
Ustron.
The new alloy in now subjected to metallurgical examina-
tions the aim which, is comparison of the functional proper-
ties of the Rodent alloy, with alloys available on the market.
The chemical composition of the Rodent alloy is similar to
that of other alloys containing nickel and chromium as the
main components. In comparison with the Wiron and
Remanium alloys, the Rodent alloy contains more
molibdenium and iron, but a smaller content of nickel, which
an account of its allergenic effect is not a desired element
for a direct content with the body fluid and human tissue [1,
2]. Preliminary investigations of the Rodent alloy have shown
facility in coating ceramics on the alloy [3]. The level of the
other properties is comparable with that of the already used
Wiron and Remanium alloys.

The investigations were concentrated on detailed obser-
vations of the structure of joints of Wiron, Remanium and
Rodent alloys with ceramics, including the microanalysis of
the chemical composition of the newly formed layers.

Investigation method

Samples of Wiron, Remanium and Rodent alloys of the
chemical composition presented in TABLE 1, were prepared
in the form of metallographic specimens, applying grinding
on abrasive paper and mechanical polishing, then etching
in areagent containing: 4g of CuSO,, 20 ml of HCI, 20 ml of
C,H.OH. The structures were observed in the optical mi-
croscope Olimpus GX51 with digital recording of the im-
age. Microhardness measurements were made on polished
samples on the microhardness tester PMT3, applying the
load of 100 G.

Investigations of the structure including the microanalysis
of the chemical composition were carried out on scanning
microscope Philips XL 30 with EDAX attachment. Thin foils
for electron microscopic observations were prepared by
standard Struers method. Observations of the structures
were realized by means of a transmission electron micro-
scope JEM 2010 ARP, equipment with EDS system for the

Mo Fe Si Co Al B

Stop Ni  Cr
Alloy
Rodent
Remanium
€S
Wiron 99

TABELA 1. Sktad chemiczny badanych stopow
do napalania porcelany.
TABLE 1. Chemical composition of the examined
coating porcelain alloys.
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RYS. 1. Mikrotwardos¢ ztacz stopow

0- Wiron,A- Remanium i. - Rodent, z ceramika.
FIG.1. Microhardness of the alloy joints with
ceramics: 4 - Wiron, A- Remanium, ] - Rodent.

RYS. 2. Struktura dendrytyczna odlanych stopow
Rodent, Wiron i Remanium.

FIG. 2. Dendrite structure of cast Rodent, Wiron
and Remanium alloys.

Ni,Mo,Si
AlCr

RYS. 3. Struktura warstw ceramiki napalonej na
stop Rodent oraz wyniki badania sktadu
chemicznego, (mikroskop skaningowy).

FIG. 3. Structure of the layers of ceramics coated
the Rodent alloy and the results of the
investigations of the chemical compositions
(scanning microscope).

kazaly dobre potaczenie pomiedzy metalem i ceramikg, bez
por i nieciggtosci. Napalanie porcelany Vita Omega, zasto-
sowanej do badan jest przeprowadzane w wysokich tem-
peraturach, okoto 900°C [4, 5]. Przeprowadzone obserwa-
cje wykazaty, ze wysoka temperatura sprzyja wnikaniu jo-
néw metalu do ceramiki jak réwniez niektdrych atomow
ceramiki do metalu. Analiza sktadu chemicznego w mikrob-
szarach miata na celu potwierdzenie tej tezy.

Struktura badanych stopéw byta typowo odlewnicza z cha-

analyse of the chemical composition in microareas, coop-
erating with ISIS program.

The investigation results and
discussion

It has been found, that the microhardness in the area of
the joints demonstrates a monotonic increase in the value,
indicating easy transition of the structure in the combina-
tions: metal-opaker- ceramics (FIG. 1). The highest
microhardness of coated ceramics was attained at about
900 MPa. It has been found that the microhardness be-
comes established in the area of the opaker, i.e. the inter-
mediate layer join the metal with ceramics.

Investigations by means of scanning microscopy techniques
have shown good join between the metal and ceramics,
without pores and discontinuities. Coating of Vita Omega
porcelain, used in the investigations, was performed at high
temperatures, at about 900°C [4, 5]. The observations have

Cr, Mo, Si

¥ C, CR, Ni,
Si,,Mo

Al Sn, Ti
Al Si, Ti

RYS. 4. Struktura warstw ceramiki napalonej na
stop Wiron oraz wyniki badania sktadu
chemicznego, (mikroskop skaningowy).

FIG. 4. Structure of the coated layers of ceramics
on Wiron alloy and the results of investigations
of the chemical composition (scanning
microscope).

shown, that high temperature favours the penetrations of
the metal ions into ceramics as well as certain ceramics
atoms into the metal. Analysis of the chemical composition
in the microareas was intended to confirm this thesis.

The structure of the examined alloys was typical for cast
objects with the characteristic dendrites of g phase (FIG. 2)
[3, 6]. Any essential differences in the structure and proper-
ties of the examined alloys during microscopic observations
and microhardness tests were not observed. The orienta-
tion of the dendrites was connected with the cylindrical shape
of the samples.

In the case of examined alloys, the Ni ions were observed
in the intermediate layer, were Al and Si ions were also
found (FIGS. 3, 4, 5). What is characteristic, the Ti ions
have been revealed in the area of ceramics, at the consid-
erable distance from the metal of the base.



s
si, Zr, Al
0,Ti, Mo,

0, Ce, Zr, Si, Al, Ti

Ni, Mg, Mo, O, v
Si, Al, Cr

Remanium

RYS. 5. Struktura warstw ceramiki napalonej na
stop Remanium wraz z wynikami badania sktadu
chemicznego, zbadanego za pomocg mikroskopu
skaningowego.

FIG.5. Structure of the coated layers of ceramics
on Remanium alloy and the results of
investigations of the chemical composition
(scanning microscope).

rakterystycznymi dendrytami fazy g (RYS. 2) [3, 6]. Nie
stwierdzono istotnych réznic w strukturze i wtasnosciach
badanych stop6w podczas obserwacji mikroskopowych oraz
badan mikrotwardos$ci. Ukierunkowanie dendrytéw byto
zwigzane z walcowym ksztaltem prébek.

W przypadku wszystkich badanych stop6w, jony Ni stwier-
dzono w warstwie posredniej. Znaleziono tam takze jony Al
raz Si (RYS. 3, 4, 5). Co charakterystyczne, jony Ti zostaty
ujawnione w obszarze ceramiki, w znacznym oddaleniu od
metalu podtoza.

Obecnos¢ pierwiastkéw ziem rzadkich w badanych war-
stwach (Ce) potwierdza ich korzystny wptyw na powstanie
warstwy tlenkowej utatwiajacej zespolenie ceramiki z me-
talem [5]. Przed napalaniem porcelany prowadzi sie utle-
nianie powierzchni metalu, w celu wytworzenia tlenku, kt6-
ry sprzyja lepszemu potgczeniu ceramiki z metalem [4, 5].
Dane, dotyczace tego zjawiska wskazujg, ze obecnos¢
metali ziem rzadkich bardzo korzystnie wptywa na postac i
roztozenie tlenku na powierzchni metalu [7].

WhniosKi

1. Przeprowadzone badania wykazaly, ze stop Rodent wy-
kazuje wtasciwosci poréwnywalne z wkasciwosciami innych
stopdéw dentystycznych, stosowanych do napalania porce-
lany.

2. Stwierdzono, ze w obszarze zlgcz badanych stopow Wi-
ron, Remanium i Rodent wystepuje przemieszczenie jonéw
metalu z ceramiki do metalu oraz z metalu do ceramiki, co
sugeruje potaczenie dyfuzyjne napalanych warstw.

3. Obecnosc¢ pierwiastkdw ziem rzadkich, w badanych war-
stwach, sugeruje wystepowanie mechanizmu kotwiczenia
tlenkéw, utatwiajacych potaczenie porcelany z podtozem.

Podziekowanie

Badania zostaty dofinansowane przez Akademie Gorni-
czo-Hutniczg (Prace Wtasne nr 10.10.180.276) oraz Sla-
ska Akademie Medyczng (Badania Statutowe nr NN-1-308/
03).

Rodent

RYS. 6. Struktura stopu Rodent, badana za
pomoca transmisyjnego mikroskopu
elektronowego.

FIG. 6. Structure of the Rodent alloy examined
by means of transmission electron microscope.

The presence of the rare earth elements in the examined
layers (Ce) confirm their beneficial influence on the forma-
tion of the oxide layer, facilitating the joint of ceramics with
the metal [5]. Before coating the porcelain, the metal sur-
face is oxidized in order to form oxide witch contributes to a
better joint of ceramics with the metal [4, 5]. Data, concerni
ng this phenomenon, indicate that the presence of the rare
earth metals has an advantageous influence on the form
and distribution of oxide on the metal surface [7].

Conclusions

1. The performed investigations have shown that the prop-
erties of the Rodent alloy are comparable with the proper-
ties of other, coated ceramics alloys, used in dentistry.

2. It has been found that in the area of joints of the exam-
ined Wiron, Remanium and Rodent alloys there takes place
a displacement of the metal ions from ceramics to the metal
and from the metal to ceramics, which suggests a diffusive
joint of the coated layers.

3. The presence of the rare earth elements in the examined
layers suggests the occurrence of the mechanism of an-
choring the oxides, facilitating the joint of porcelain with the
metal.
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PODLOZA DO HODOWLI
TKANKOWYCH

O BIMODALNYM
ROZKLADZIE WIELKOSCI
POROW
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 118-120]

Alifatyczne, biodegradowalne poliestry kwaséw karbok-
sylowych (polilaktyd, poliglikolid, poli(e-kaprolakton), polihy-
droksymaslan i pochodne kopolimery) sg stosowane jako
materiaty do otrzymywania rusztowan do hodowli komoérko-
wych. Na przydatnosc¢ poliestréw do wspomnianych powy-
zej celow wptywa nie tylko ich budowa chemiczna, lecz réw-
niez struktura w skali submilimetrowej. Najbardziej dogodne
wydajg sie by¢ rusztowania o budowie porowatej zawieraja-
cej nie tylko pory o szerokosciach przekraczajacych kilkana-
Scie mikrometréw, w ktérych mogag wzrasta¢ komorki, lecz i
pory mniejsze, umozliwiajace usuwanie produktéw degra-
dacji podtoza akumulujgcych sie wewnatrz litych wszczepow
poliestrowych [1]. Jednym ze sposobdw wytwarzana ruszto-
wan o bimodalnym rozktadzie poréw moze by¢ konstruowa-
nie z mikroczastek polimerowych o odpowiedniej wielkosci i
ksztattach. W pracy zaproponowano sposob otrzymywania
rusztowan z mikroczastek poli-L,L-laktydowych otrzymanych
podczas dializy roztworu polimeru w rozpuszczalnikach or-
ganicznych wobec wody. Podczas powolnej wymiany roz-
puszczalnika na wode wytracaja sie mikroczastki polimeru
stabilizowane makroczasteczkami dodanego terpolimeru blo-
kowego poli(glikol etylenowy)-b-poliglicydol-b-poli(L,L-laktyd).
Otrzymane mikroczastki wykorzystano do wytwarzania po-
rowatych rusztowan, przeznaczonych do hodowli tkanko-
wych, metoda prasowania z NaCl.

Poli(L,L-laktyd) otrzymano metoda polimeryzacji pseudo-
anionowej inicjowanej triizopropoksyglinem (Al(O-iPr)3) pro-
wadzonej w suchym 1,4-dioksanie [2, 3]. Sredni ciezar cza-
steczkowy (Mn) poli(L,L-laktydu), oznaczony metoda GPC,
wynosit 20 000.

Stabilizator (terpolimer blokowy poli(glikol etylenowy)-
b-poliglicydol-b-poli(L,L-laktyd).

Stabilizator zsyntetyzowano metodg zyjgcej polimeryzacji
anionowej wedlug SCHEMATU 1 [4].

Otrzymywanie mikroczastek

Poli(L,L-laktyd) rozpuszczono w nastepujgcych rozpuszczal-
nikach: 1,4-dioksan, THF, acetonitryl i DMSO. W kazdym
przypadku stezenie poli(L,L-laktydu) byto rowne 1,0%. Do
roztworéw dodano 0,1% terpolimeru blokowego poli(glikol
etylenowy)-b-poliglicydol-b-poli(L,L-laktyd) w charakterze
stabilizatora. Roztwory poddano dializie wobec wody w
workach dializacyjnych SERVA SpectraPor, MWCO=1000.
Mikroczastki otrzymywane na drodze dializy wydzielano
wykorzystujac ich sedymentacje w polu grawitacyjnym.
Obrazy mikroczastek rejestrowano za pomocg skaningo-
wego mikroskopu elektronowego Jeol 5500 LV.

Zbadano zaleznos$¢ wielkosci i ksztattu otrzymanych cza-
stek od rodzaju uzytego rozpuszczalnika i stezenia terpoli-

BIODEGRADABLE
SCAFFOLDS

WITH A BIMODAL PORE
SIZE DISTRIBUTION

MARIUSZ GADZINOWSKI, STANISLAW SOSNOWSKI, STANISLAW
SLOMKOWSKI

CENTER OF MOLECULAR AND MACROMOLECULAR STUDIES,
PoLisH ACADEMY OF SCIENCES,
SIENKIEWICZA 112, 90-363 Lobz, PoLAND

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 118-120]

Aliphatic, biodegradable polyesters of carboxylic acids
(polylactides, polyglycolide, poly(e-caprolactone),
polyhydroxybutyrate and related copolymers) have been
used as materials for tissue engineering. Suitability of poly-
mers for the mentioned above purposes depends not only
on their chemical nature but also on their structure on
submilimeter level. Studies of a degradation of polylactide
implants shows, that products of degradation accumulate
inside solid samples [1]. This causes acceleration of degra-
dation by autocatalysis. Thus, the best scaffolds should be
made as porous materials containing not only pores larger
than several tenths of micrometers (pores in which cells
could grow) but also smaller pores enabling transportation
products of the degradation. Such structures could be made
by fusing microparticles possessing an appropriate sizes
and morphology. In this work we used a poly(L,L-lactide)
particles obtained by dialysis of polymer solution in organic
solvents against water. During this process particles are
formed by polymer precipitation. Poly(ethylene glycol)-b-
polyglycidol-b-poly(L,L-lactide) block terpolymer has been
used as a stabilizer of particle dispersions. Morphology of
formed particles depends on selected solvent. Obtained
poly(L,L-lactide) particles were used for construction of scaf-
folds by simple salt leaching technique.

Poly(L,L-lactide) was synthesized by pseudoanionic po-
lymerization using aluminium triisopropoxide (Al(O-iPr)3) as
an initiator and 1,4-dioxane as a solvent [2, 3]. Number av-
eraged molecular weight (Mn) of synthesized poly(L,L-
lactide), determined by GPC, was equal 20000 Da.
Stabilizer (block terpolymer poly(ethylene glycol)-b-
polyglycidol-b-poly(L,L-lactide) was synthesized by living
anionic polymerization as described earlier [4] (SCHEME 1).
Formation of microparticles

Poly(L,L-lactide) was dissolved in THF, acetonitrile, DMSO,
DMF, and 1,4-dioxane. In each sample concentration of
poly(L,L-lactide) was equal 1.0%. Concentration of
poly(ethylene glycol)-b-polyglycidol-b-poly(L,L-lactide) block
terpolymer, used as a stabilizer was equal 0.1%. Samples
were placed into dialysis tubes (SERVA SpectraPor,
MWCO=1000). Obtained particles were isolated by sedi-
mentation. SEM microphotographs of microparticles were
recorded using a Jeol 5500 LV apparatus.

Bellow there are SEM microphotographs of particles ob-
tained from solutions in various solvents.

It has been found that morphology of obtained particles
strongly depends on the nature of solvent but does not de-
pend on concentration of terpolymer used as a stabilizer.
Particles obtained from solutions in 1,4-dioksane were
spherical. Dialysis from THF, acetonitrile, and DMSO solu-
tions yielded crystalline microparticles with partially exfoli-



meru. Ponizej pokazano przyktady morfologii
czastek uzyskanych z roztworéw w réznych
rozpuszczalnikach.

Stwierdzono wyrazna zalezno$¢ morfologii
otrzymanych czastek od rodzaju rozpuszczal-
nika. Czastki otrzymywane na drodze dializy
z roztworéw w 1,4-dioksanie miaty ksztatt ku-
listy. Dializa z roztworéw w THF, acetonitrylu
i DMSO prowadzita do powstawania czastek
pod postacia krystalitow rozwarstwiajacych sie
na pojedyncze lamele. Mikroczastki poli(L,L-
laktyd)owe otrzymane stanowity materiat wyj-
Sciowy do otrzymywania rusztowan na dro-
dze tabletkowania w kontrolowanych warun-
kach.

Wytwarzanie poditozy do hodowli tkanko-
wych

Mikroczastki polilaktydowe, otrzymane przez
dialize roztworu w acetonitrylu wobec wody,
mieszano z krysztatami NaCl (80-350 mm),
umieszczano w cylindrycznej formie (o $red-
nicy 6 mm) i Sciskano pod cisnieniem 10 MPa,
w temperaturze 70°C, przez 24 h. NaCl usu-

wano z tabletek przez kapiel w duzym nadmiarze wody
destylowanej w ciagu 48 godzin. Nastepnie tabletki prze-
mywano woda destylowana, suszono 24 godziny na po-
wietrzu i 4 godziny pod préznig (<0.01 mmHg).

Powyzej pokazano obrazy SEM ilustrujace szczegoty bu-
dowy otrzymanych podtozy. Mozna zaobserwowa¢ obec-
nos¢ porow o wielkosci ok. 200-300 mm, dogodnych do za-
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SCHEME 1.

ated lamellar
structures.
Poly(L,L-lactide)
microparticles
have been used
as starting mate-
rial for preliminary
studies on forma-
tion of scaffolds
by pelleting
microparticles un-
der controlled

pressure.
Formation of
scaffolds

Polylactide parti-
cles obtained from
solution of

poly(L,L-lactide) in
acetonitrile
against water
were mixed with
NaCl crystals (80-

350 mm), placed in cylindrical molding form (diameter equal
6 mm), and pressed under pressure 10 MPa, at temperature
70°C, during 24 h. After that pellets were immersed in large

excess of distilled water for 48 h, rinsed using distilled water,

and dried 24 h in air, and finally 4 h under high vacuum.
Above there are shown SEM microphotographs of various
details of obtained scaffolds. Microphotographs show pres-

Mikroczastki otrzymane

z roztworu w 1,4-

dioksanie.

Particles obtained from

1,4-dioxane solution.
solution.

Mikroczastki
otrzymane z roztworu
w acetonitrylu.
Particles obtained
from acetonitrile

Mikroczastki otrzymane
z roztworu THF.
Particles obtained from
THF solution.

Mikroczgstki otrzymane
z roztworu w DMSO.
Particles obtained from
DMSO solution.

Obraz podtoza otrzymany przy
niewielkim powiekszeniu pokazu-
jacy obecnos¢ duzych porow.
Microphotograph at low magnifi-
cation, showing coarse morpho-
logy of scaffold made from
poly(L,L-lactide) microparticles.
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Obraz sciany duzego poru, w
ktérej znajdujg sie pory o
wielkosci ok. 1 nm.
Microphotograph of the surface
of macropore wall exhibits
existence of pores of micrometer
sizes.

Obraz przetomu Sciany poru
pokazujacy mikroporowaty
charakter materiatu.
Microphotograph of the
macropore wall fracture shows
microporous structure of the
scaffold.
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siedlenia przez komérki, a takze poréw o rozmiarach ok. 1
mm, odpowiednich do odprowadzanie produktéw degrada-
cji polilaktydu. Opisang metoda uzyskano catkowita poro-
watos¢ przekraczajaca 80%. Testy przydatnosci takich pod-
tozy do hodowli osteoblastow in vitro sg w toku.

Podziekowania
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Wstep

Struktura i wlasciwosci warstw azotowanych na stopach
tytanu zaleza od zastosowanej metody i jej parametréw
wytwarzania. Warstwy azotowane typu TiN+Ti,N+aTi(N)
uzyskane w warunkach wytadowania jarzeniowego popra-
wiajg odpornos¢ na zuzycie i korozje stopow tytanu oraz
wykazuja dobrg biozgodnos$¢, co zostato stwierdzone w
naszych badaniach [1, 2]. Wydaje sie, ze warstwy azoto-
wane jarzeniowo wytworzone na implantach tytanowych,
biozgodne z koscia, pozwolityby na diugotrwate przebywa-
nie tych implantéw w organizmie. Celem obecnie przepro-
wadzanych badan byta ocena biozgodnos¢ TiN z ludzkimi
fibroblastami w warunkach in vitro pod katem rozmieszcze-
nia biofilmu i adhezji komoérkowej do prébek oraz aktywno-
Sci biologicznej zaadherowanych komorek.

Materiaty i metody

Wytwarzanie warstwy azotowanej
Prébki ze stopu tytanu Ti6Al4V zostaty poddane proce-

ence of big pores appropriate for settlement of cultured cells
and small pores across walls facilitating removal of prod-
ucts of degradation of polymeric material from walls. Pro-
posed procedure allowed preparation of scaffolds with total
porosity above 80%. In vitro tests of culturing osteoblast
cells on these scaffolds are in progress.
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Introduction

The method of producing nitrided surface layer, along
with the process parameters used have a marked effect on
surface properties and characteristic. Nitrided surface lay-
ers produced under glow discharge conditions improved
wear and corrosion resistance of titanium alloys and exhibit
good biocompatibility as have been shown in our studies
[1, 2]. This layer might be a candidate for application in long
term bone implants. In this study to create a requirement
for these applications, we investigated the biocompatibility
of TiN using human fibroblasts in term of biofilm morphol-
ogy, cell arrangement and physiological behavior.

Materials and methods

Nitrided surface layer preparation

Specimens of the Ti6Al4V alloy were subjected to a
nitriding process under glow discharge conditions at a tem-
perature of 850°C in an atmosphere of nitrogen and under
4 hPa pressure. Samples were cleaned with ethanol and
destilated water and sterilised for one cycle in a plasma -
Sterrad 100 apparatus in an atmosphere of H,0, at 54°C
for 1 h.
Surface layer characteristics

The surface layers were examined as regards their:



sowi azotowania jarzeniowego w temperaturze 850°C, w
atmosferze azotu, przy ci$nieniu 4 hPa. Prébki byly ptuka-
ne w alkoholu i w wodzie destylowanej, a nastepnie steryli-
zowane plazmowo w jednym cyklu, w aparacie Sterrad 100,
w atmosferze H,0,, w 54°C, przez 1 godzine.
Charakterystyka warstwy powierzchniowej
Wytworzone warstwy byly poddane badaniom metalogra-
ficznym w mikroskopie optycznym Neophot 2. Zgtad meta-
lograficzny byt trawiony odczynnikiem o skladzie: 96 cm?®
H,O + 2 cm*HNO; + 2 cm®HF. Topografie warstw badano
w mikroskopie skaningowym Hitachi S-3500N, a chropo-
watos$¢ na profilometrze skanujgcym Form Talysurf Series
2 firmy Taylor Hobson. Skilad fazy okreslano na dyfrakto-
metrze rentgenowskim Philips PW1830 stosujgc promie-
niowanie CoKa. Morfologie powierzchni analizowano w mi-
kroskopie elektronowym skaningowym JSM 35C.
Charakterystyka komorek

Fibroblasty z ludzkiej skory inkubowano na prébkach bio-
materiatow przez 48 godzin wedtug wczesniej opisanej pro-
cedury [3]. W badanych hodowlach komérkowych socenia-
no zywotnos¢ komérek, zdolnos¢ proliferacyjna, wystepo-
wanie apoptozy, ekspresje receptora fibronektyny i roz-
mieszczenie fibronektyny w wytworzonym biofilmie. W ba-
daniach zastosowano laserowy cytometr skaningowy (LSC,
CompuCyte, Boston, MA) i mikroskop konfokalny (FV-500
system; Olympus, Hamburg, Germany).

Wyniki i dyskusja

Wytworzona powierzchniowa warstwa azotowana typu
TiN+Ti,N+aTi(N) charakteryzowata sie grubosciag okoto 50
mm, w ktorej zewnetrzna strefa TiN miata grubos$¢ okoto 4
mm (Rys.1a). Twardo$¢ wytworzonej warstwy wynosita 1900
HV0,05, a jej odpornosé na korozje byta poréwnywalna z
wysoka odpornoscig stopu tytanu [2]. Morfologie i topografie
powierzchni probek po sterylizacji plazmowej przedstawio-
no na Rys. 1b, c. Parametry chropowatci byly nastepujace:
Ra (Srednia arytmetyczna odchylenia profilu chropowatosci)
- 0,426 mm, Rv (maksymalna gtebokos$¢ wgtebienia profilu
chropowatosci) - 2,56 mm, Rp (maksymalna wysokos$¢ wznie-
sienia profilu chropowatosci) - 3,86 mm, Rt (maksymalna
wysoko$¢ chropowatosci ; Rt=Rp+Rv) - 6,42 mm.

Biatkowy biofilm wytworzony na powierzchni TiN i stopie
tytanu w warunkach hodowli fibroblastéw charakteryzowa-
ta obecnos¢ delikatnej, wiokienkowej sieci fibronektyny, biat-
ka odgrywajgcego istotng role w adhezji komorkowej (RYS.
2a, b). Badania metodg LSC wykazaly, ze ilos¢ fibronekty-
ny wytworzonej na TiN byta mniejsza niz na stopie tytanu.
Komorki, ktére zaadherowaty na powierzchni prébek ze sto-
pu tytanu i na warstwie azotowanej charakteryzowata po-
dobna ekspresja receptora fibronektyny. Analiza cyklu ko-

- microstructure by etching of the metallographic
microsection of the surface layers in a solution of chemical
composition: 96cm®H,0 + 2 cm®HNO, + 2cm®HF, using a
Neophot 2 microscope;
- Vickers microhardness using a Neophot microscope
equipped with a Hanemann unit;
- phase composition using Philips PW 1830 x-ray
diffractometer with CoKa radiaton source;
- surface topography in a Taylor Hobson scanning
profilometer Form Talysurf series 2, and scanning
microscopy Hitachi S-3500N type.
Cell behaviour

Human skin fibroblasts were cultured for 48 hours on
samples according to previously described methods [3]. Cell
cultures were analysed in terms of cell viability, apoptosis,
adhesion, fibronectin production and biofilm morphology.
These were examined by laser scanning cytometry (LSC,
CompuCyte, Boston, MA) and confocal microscopy (FV-
500 system; Olympus, Hamburg, Germany).

Results and discussion

The produced nitrided surface layer was of the
TiN+Ti,N+aTi(N) type of 50 mm thickness with a TiN about
4 mm (FIG. 1a) and hardness of 1900 HV0.05. The corro-
sion resistance of this layer was similar to titanium alloy [2].
The morphology and layer topography after samples steri-
lization is shown in FIG.1b,c. The roughness parameters
were: Ra (arithmetic mean deviation) -0.426 mm, Rv (maxi-
mal depth of the peak) - 2.56 mm, Rp (maximal heigh of the
peak) - 3.86 mm, Rt (maximum height of the roughness:
Rt=Rp+RV) - 6.42 mm.

Human fibroblasts cultured on TiN and titanium alloy substrate
exhibited a fine fibre network with abundant fibronectin, a pro-
tein plying role in cell adhesion (FIG. 2a, b). Investigations by
LSC revealed lower number of fibronectin on TiN substrate
than on titanium alloy.

Cells adhered to the substrate exhibited similar expression of
fibronectin receptor on the membrane of cells growing on TiN
and on titanium alloy (not shown). Analysis of the cell growth
shown that among the cell growing on TiN the highest number
of cells was in G1 phase while about 3% cells were apoptotic
(FIG. 3). Apoptosis was higher in cell population cultured on
titanium alloy in comparison to TiN. Immunohistochemical in-
vestigations with antibody anti-Ki67 of fibroblasts cultured on
samples confirmed their high proliferation potential.

From the literature it is well known that surface layer prop-
erties as microstructure, roughness and chemical compo-
sition are crucial for bone implants biocompatibility [4,5].
Our earlier study demonstrated that nitrided surface layer
can be produced on parts with sophisticated shapes and

Alpha=30°  Beta=30°

RYS. 1. Mikrostruktura, morfologia i topografia powierzchni warstwy wytwotrzonej w warunkach wytadowania
jarzeniowego w 850°C i sterylizowanej plazmowo (Sterrad 100).

FIG. 1. Microstructure, morphology and topography of the nitrided surface layer produced under glow discharge
conditions at 850°C and sterylized in plasma (Sterrad 100).
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RYS. 2. Rozmieszczenie fibronektyny w biofilmie
wytworzonym przez ludzkie fibroblasty na
probkach z powierzchniowa warstwa azotowang
wywtorzona w warubkach wytadowania
jarzeniowego (a) i na stopie tytanu Ti6AI4V (b)
sterylizowanych plazmowo.

FIG. 2. Fibronectin network in biofilm produced
by human fibroblast on samples with nitreded
surface layer produced under glow discharge
conditions (a) and on Ti6AI4V (b) and then
sterylized in plasma.

moérkowego fibroblastow wykazata, ze w populacjach ro-
snacych na TiN najwiecej komorek byto w fazie G1, a tylko
okoto 3% stanowity komorki apoptotyczne (RYS. 3). Wiek-
szg apoptoze obserwowano w hodowlach na stopie tytanu
niz na TiN. Badania immunohistochemiczne z zastosowa-
niem przeciwciata anty-Ki67 fibroblastow hodowanych na
badanych materiatach potwierdzity ich wysoki potencjat pro-
liferacyjny.

Dane literaturowe wskazuja, ze whasciwosci warstwy po-
wierzchniowej wytworzonej na biomateriale takie, jak mikro-
struktura, chropowatos¢ i sktad chemiczny maja podstawo-
wy wplyw na biozgodnos$¢ implantow kostnych [4,5]. Nasze
wczesniejsze badania wykazaly, ze powierzchniowa warstwa
azotowana moze by¢ wytwarzana na implantach o skompli-
kowanych ksztattach i zabezpiecza je przed uwalnianiem
sktadnikéw stopu tytanu do $rodowiska biologicznego [2].
Hodowle komdrkowe, m.in. fibroblastéw i osteoblastow sg
powszechnie stosowanym modelem w badaniach biozgod-
nosci materiatdw przeznaczonych na implanty, a wyniki
badar TiN wwarunkach in vitro potwierdzity dobrg biozgod-
nos¢ tej warstwy [1, 6]. Obecnie badane wyktadniki aktyw-
nosci biologicznej komaérek, jak: zywotno$¢ komorkowa,
apoptoza, adhezja i wytwarzanie biofilmu sugeruja, ze im-
planty tytanowe azotowane w warunkach wytadowania ja-
rzeniowego moga wykazywac lepszg integracje z ludzkimi
tkankami niz implanty tytanowe. Badania kliniczne implan-
téw kostnych z wytworzong warstwa TiN sg nieliczne i do-
tycza przede wszystkim warstw otrzymanych metodg PVD,
ktére w czasie przebywania w organizmie ulegajg uszko-
dzeniu [7, 8]. Tylko badania implantéw kostnych z warstwa
TiN wytworzong metodg PIRAC, przeprowadzone przez
Sovaka i wsp. (2000) wykazaly ich bardzo dobrg osteointe-
gracje, poréwnywalng ze stopem tytanu [9]. Nalezy zazna-
czy¢, ze warstwa azotowana typu TiN+Ti,N+aTi(N) wytwo-
rzona w warunkach wytadowania jarzeniowego, badana w
naszych doswiadczeniach z ludzkimi komérkami ma cha-
rakter dyfuzyjny o kontrolowanej mikrostrukturze, topogra-
fii powierzchni, sktadzie chemicznym i fazowym.
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RYS. 3. Fazy cyklu komoérkowego populacji
ludzkich fibroblastow hodowanych 48 godzin na
prébkach z zewnetrzng warstwa TiN i na stopie
Ti6Al4V sterylizowanych plazmowo (Sterrad 100).
(G1,S,G2M - fazy cyklu komdérkowego, A-
apoptoza).

FIG. 3. Phase of growth of human fibroblasts
population cultured 48h on samples with TiN
outer layer and Ti6Al4V alloy sterylized in plasma
(Sterrad 100). (G1,S,G2M-phase of cell growth, A-
apoptosis).

protect against ion release from titanium alloy [2].
Cultures of fibroblasts and osteoblasts are widely used as
a model to study biocompatibility of material for bone im-
plant and in vitro TiN investigations confirmed good
biocompatibility of this surface layer [1, 6]. Recent analysis
of cell viability, apoptosis, adhesion and distribution of biofilm
were promising in term of better in-growth of implant in hu-
man tissue in comparison to titanium alloy. Clinical experi-
ence with TiN-coated bone implants are limited and con-
cern of surface layers produced in PVD method, and they
have been shown the layer delamination in time of use [7,
8]. While study of TiN produced in bone implant by PIRAC
method revealed its good osseintegration, similar to tita-
nium alloy [9]. Should be pointed that nitrided surface layer
produced under glow discharge conditions, tested in our
study is a diffusion layer, with controlled microstructure, to-
pography, chemical and phase composition.
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Wstep

W latach osiemdziesigtych ubiegtego stulecia wiele osrod-
kéw naukowych, zwlaszcza japonskich, rozpoczeto bada-
nia nad chityng i jej pochodnymi. Chityna posiada unikato-
we wtasciwosci, polegajgce na zdolnosci przyspieszania
gojenia sie ran oparzeniowych, ropnych, odlezynowych lub
ran pooperacyjnych. Chityna odznacza sie duzym stopniem
biozgodnosci i jest biodegradowalna. Takie wlasciwosci
chityny od wielu lat zachecajag placéwki naukowe do prac,
zmierzajgcych do wykorzystania jej w medycynie.

Chityna budowag przypomina celuloze, w ktérej grupa hy-
droksylowa w pozycji C-2 zastgpiona zostata przez grupe
acetamidowa. Chityne, podobnie jak celuloze charaktery-
zuje niska rozpuszczalnos$c i staba chemiczna reaktywnosc.
Niska rozpuszczalnosc¢ stanowi bariere trudng do pokona-
nia dla proceséw przetworstwa polimeréw. Bariere te moz-
na pokonac w wyniku modyfikacji chemicznej chityny. Gtow-
nym celem modyfikacji jest otrzymanie takiej pochodnej
chityny, ktéra bylaby tatwo rozpuszczalne w dostepnych
rozpuszczalnikach i jednoczes$nie zachowaltyby unikatowe
whasciwosci chityny macierzyste;.

Pochodna takg o nazwie dibutyrylochityna (DBC) opracowa-
no w Katedrze Chemii Fizycznej Polimerdw Politechniki £ 6dz-
kiej. Jest ona tatwo rozpuszczalna w popularnych rozpusz-
czalnikach, takich jak aceton, etanol lub N-metylopirolidon.
Jest réwniez btono- i wiéknotworcza. tatwo daje sie z niegj
wytworzy¢ widkna, widkniny, tkaniny i dzianiny. Réwnie fa-
two mozna z materiatéw tych po zastosowaniu tagodnej ob-
robki alkalicznej otrzyma¢ materiaty chitynowe (chityna re-
generowana) bez uszkodzenia ich makrostruktury [1-3].

Na podstawie wtasnych badan biologicznych stwierdzono,
ze widkna z regenerowanej chityny i dibutyrylochityny nie
wywotujg dziatania cytotoksycznego, hemolitycznego, draz-
nigcego i wywotujg minimalng reakcje miejscowg tkanek
po implantacji [4-6]. Nie jest natomiast znany ich wpltyw na
uktad krzepniecia, ukltad immunologiczny i na regeneracja
tkanek, co moze mie¢ znaczenie w zaopatrywaniu narza-
déw migzszowych, np. watroby.

Celem badan byta ocena wptywu pochodnych chityny na
uktad krzepniecia krwi w badaniach in vitro.

Materiat i metody badan

Do badan uzyto materiaty z dibutyrylochityny (DBC), o
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Introduction

During the 1980's many scientific centers, mainly those
in Japan, started the investigation of the chitin and its
derivates. Chitin is known to has some unique properties,
of which the most important is the influence to accelerate
the healing process of the infected, burned, decubitus or
surgery wounds. Additionally chitin is showing the high level
of biocompatibility and what more is bio-degradable. Such
properties make it the very attractive for many scientific
centers in which it is tested for possibly use in human and
veterinary medicine.

The chemical structure of chitin is similar to those of cellu-
lose, in which the hydroxyl group in position C-2 was re-
placed by the acetamide group. Chitin, like the cellulose, is
characterized by lower solubility and very low chemical re-
activity. Such a low solubility is very difficult to overcome
during the possessing of polymers. Such barrier could be
overcome by the chemical modification of the chitin. The
main target of this modification is in receiving of such a de-
rivative of the chitin, which should be easy soluble in most
of available solvents but at the same time they should re-
tain the specific properties of the pure chitin.

Such derivative named dibutyrylchitin (DBC) was worked
out at Department of Physical Chemistry of Polymers in
Lodz. It is easy soluble in most of the common solvents,
such as acetone, ethanol or N-metylopirolidon. It also has
the properties of being film and fiber makers. It could be
easy transform into fibers, knitting, woven and non-woven
materials. What more by the mild chemical process it could
be easy received other materials such as regenerated chitin,
without destroying of the main chitin macro-structure. [1-3].
On the basis of our own biological assessments it was shown
that the fibers from regenerated chitin and dibutyrylchitin
do not have cytotoxicity, irritation and heamolytic effects,
and produce the minimal local reaction of the tissues after
implantation. [4-6]. But we do not know too much about their
influences on the blood coagulation system, immunological
system and tissues regeneration, what could be very im-
portant in the treatment of the injuries of such organs as
liver. The main scope of this study was the in vitro evalua-
tion of the influence of the chitin derivates on the blood co-
agulation system.
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stopniu estryfikaciji bliskim 2, przygotowane z chityny krylo-
wej, dostarczonej przez Morski Instytut Rybacki w Gdyni.
Lepkosc¢ istotna roztworu dibutyrylochityny w DMAc (dime-
tyloacetamidzie), mierzona w temperaturze 25°C wynosita
1,5 dL/g [1-2]. Proby réznity sie miedzy sobg sposobem
formowania oraz postacig: wtokna E1- formowane na mo-
kro z roztworu DBC w etanolu; widkna B1- formowane na
mokro z roztworu DBC w N-metylopirolidonie, blonki wyle-
wane z roztworu DBC w etanolu, mikrosfery z DBC otrzy-
mane metoda "suszenia emulsji"[6], nanowtoknina z DBC
wytwarzana technikg electrospinningu [7].
Ocenie poddano prébki o jednakowej wadze. Doswiadcze-
nie wykonano na petnej krwi cytrynianowej oraz na osoczu
ubogoptytkowym. Krew ludzkag grupy O Rh+ pobrano od
dawcow na cytrynian sodu w proporcji 1:10.0socze otrzy-
mano po odwirowaniu krwi (1500g x 10min) [8, 9].
Oznaczanie czasu krzepniecia (rekalcynacji) petnej krwi

Ludzka krew cytrynianowg inkubowano z prébka mate-
riatu (0,5ml/0,0037g) w probéwce PS przez 15, 30i 60 min.
w temp. 37°C. Nastepnie dodano 0,5 ml 0,25 mm/I roztwo-
ru chlorku wapniowego i mierzono czas krzepniecia. Po-
miar zakoriczono w momencie pojawienia sie pierwszych
nitek fibryny. Réwnolegle wykonano pomiary dla krwi kon-
trolnej - bez kontaktu z materialem.
Oznaczanie czasu krzepniecia osocza ubogoptytkowe-
go

Osocze cytrynianowe wraz z probka materiatu (0,8ml/
0,0062g) delikatnie wytrzgsano przez 120 min. w temp.
pokojowej. Réwnolegle nastawiono probe kontrolng - oso-
cze bez kontaktu z materiatem. Oznaczono: czas czescio-
wej tromboplastyny po aktywacji (aPTT), czas protrombi-
nowy (PT), aktywnos$c¢ czynnika XII (F XII), stezenie fibry-
nogenu (Fb).
Badania wykonano na aparacie BCT (Behring Coagulation
Timer), firmy Dada Behring. Wyniki poddano analizie staty-
stycznej. Obliczono $rednig arytmetyczng i odchylenie stan-
dardowe. Istotne roznice w Srednich wartosciach okreslo-
no testem T studenta. Przyjeto, ze wspotczynniki korelacji
sg istotne przy *p <0.05, *p<0.01, ***p<0.001.

Wyniki badan

Wplyw materiatow z DBC na krzepniecie krwi cytrynia-
nowej, okreslono poprzez pomiar czasu rekalcynacji po 15,
30 i 60 minutach (RYS. 1). Czas krzepniecia stwierdzony
dla ocenianych materiatéw z DBC, we wszystkich czasach
badania, byt istotnie skrécony (p < 0,01, p < 0,001) w po-
réwnaniu do kontroli. Najnizsze wartosci czasu rekalcyna-
cji stwierdzono dla prébek o rozbudowanej powierzchni: wté-
kien E1, B1 oraz nanowtékniny.

Wptyw materiatéw z DBC na zewnatrzpochodny osoczowy
ukfad krzepniecia okre$lono testem aPTT, a wewnatrzpo-
chodny testem PT. Oznaczono réwniez stezenie fibryno-
genu oraz aktywnos$¢ czynnika XII.

Wartos¢ aPTT, PT, aktywno$¢ czynnika Xll i stezenie fibry-
nogenu, otrzymana dla osocza po 120 minutach kontaktu z
ré6znymi probkami DBC byta poréwnywalna z wartoscig dla
osocza kontrolnego. Oceniane materiaty z DBC nie wywo-
taty zmian w osoczowym uktadzie krzepniecia, a otrzyma-
ne wartosci pomiarowe dla kazdego materiatu sg poréwny-
walne miedzy sobg oraz z grupg kontrolng (RYS. 2-4).

WhniosKi

1. Oceniane materiaty z DBC wykazujg aktywnos¢ proko-
agulacyjna krwi.
2. Oceniane materiaty z DBC nie wplywajg na zmiane ak-

Materials and methods

For the study we used the materials made of dibutyrylchitn
(DBC) of the esterification level 2, prepared from the krill
chitin supplied by Sea Fisheries Institute in Gdynia. The
intrinsic viscosity of the dibutyrylchitin solution in DMAc
(dimethyl-acetamide), measured at +25°C was at the level
of 1,5 dL/g [1, 2]. The particular samples was different in
regard to their moulding and form: fibers E1- were wet
shaped from DBC ethanol solution; fibres B1- were wet
sahed from DBC solution in N-methylopirolidone. The mem-
branes were outpoured from DBC ethanol solution,
microspheres from DBC by the method z DBC of "emulsion
drying™[6], while nonwoven nano-fibres of DBC were re-
ceived by technique of electrospinning [7].

All evaluated samples were of the same weight. Tests were
carried on the full human citrated blood and on the low-
platelet plasma. Human blood of the group O and Rh+ was
collected from the donors on natrium citrate in proportion
1:10. The plasma has been received by centrifugation of
the blood (15009 x 10min) [8, 9].

Coagulation time (recalcination) in full blood

Human citrated blood with the tested sample (0,5 ml/
0,0037 g) was incubated in PS tubes for 15, 30 and 60
minutes at +37°C. Afterwards the amount of 0,5 ml (0,25
mm/l) of calcium chloride solution was added and coagula-
tion time was measured. The measurement was cut off at
the point when the first fibers of fibrin was observed. At the
same time the measurements for the control blood - with-
out contact with any materials - were done.

Coagulation time in plasma

Citrate plasma together with the tested sample of mate-
rials (0,8ml/0,0062g) was gentle shaked during 120 min-
utes at the room temperature. At the same time the control
sample was set up, i.e. the plasma without contact with any
material. The following parameters were determined: acti-
vated partial tromboplastine time (aPTT), protrombine time
(PT), factor Xll activity (F XII), fibrinogene concentration (Fb).
All aforementioned test were carried out on BCT (Behring
Coagulation Timer) apparatus made by Dada Behring Co.
Results were subject of statistical anaysis. The averages
and sdandard devaitons were calculated. The real differ-
ences in the mean values were calculated with studsent
test T. It was accepted that corelation indexes are of impor-
tance at *p < 0.05, **p < 0.01, ***p < 0.001.

Results

The influence of DBC materials on coagulation of citrated
blood was evaluated by the measurement of recalcination
time after 15, 30, 60 minutes (Fig. 1). Coagulation time noted
for these tested materials of DBC, at all investigated times,
were significantly shorter (p < 0,01, p < 0,001) as com-
pared to control group. The lowest values for recalcination
time were noted for the samples of enlarged surface: fibers
E1 and B1 and for the nonwoven nano-material..

The influence of DBC materials on exogenic plasma co-
agulation system was evaluated by aPTT test, while en-
dogenic - by PT test. At the same time the concentration of
fibrinogene and factor Xl activity were evaluated.

The values of aPTT, PT, factor XII activity and fibrinogene
concentration received for the plasma after 120 minutes of
contacts with different samples of DBC were all compara-
ble with the values received for control plasma.

DBC materials, which have been evaluated, did not cause
any changes in plasma coagulation system, and the values
received for each material are comparable to each other
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tywnosci biatek osoczowego uktadu krzepniecia.
3. Wibkna z DBC E1, B1 i nanowtéknina moga znalez¢ za-
stosowanie jako materiaty hemostatyczne.
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RYS. 4. Stezenie fibrynogenu (Fb) w osoczu.
FIG. 4. Fibrinogen (Fb) concentration in plasma.

Results

The influence of DBC materials on coagulation of citrated
blood was evaluated by the measurement of recalcination
time after 15, 30, 60 minutes (FIG. 1). Coagulation time
noted for these tested materials of DBC, at all investigated
times, were significantly shorter (p<0,01, p<0,001) as com-
pared to control group. The lowest values for recalcination
time were noted for the samples of enlarged surface: fibers
E1 and B1 and for the nonwoven nano-material..

The influence of DBC materials on exogenic plasma co-
agulation system was evaluated by aPTT test, while en-
dogenic - by PT test. At the same time the concentration of
fibrinogene and factor Xl activity were evaluated.

The values of aPTT, PT, factor XII activity and fibrinogene
concentration received for the plasma after 120 minutes of
contacts with different samples of DBC were all compara-
ble with the values received for control plasma.

DBC materials, which have been evaluated, did not cause
any changes in plasma coagulation system, and the values
received for each material are comparable to each other
and to those of control group. (FIG. 2-4).

Conclusions

1. Evaluated materials of DBC showed activity
procoagulation blood.

2. Evaluated materials of DBC do not have any influence
on the activity of plasma protein coagulation system..

3. DBC fibers of both types i.e. E1, B1 as well as the
nonwoven nano-material could find their proper application
as haemostatic dressing materials.
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Wstep

Rusztowania hydrozelowe sg obecnie szeroko badane
jako potencjalne nosniki do transplantacji komérek i rege-
neracji uszkodzonych tkanek m. in. chrzestnej, kostnej,
migsniowej i nerwowej [1].

Szczegolnie wiele prac dotyczy wykorzystania hydrozeli w
rekonstrukcji chrzastki [1-3]. Jednymi z najczesciej stoso-
wanych materiatow do konstrukcji hydrozelowych no$nikéw
dla chondrocytéw sa zele alginianowe [4-6].

W ocenie wptywu podtoza na hodowane komérki jedng z
podstawowych informaciji jakie chcemy uzyskac jest zywot-
nosc/przezywalnosé komorek w kontakcie z testowanym
materiatem. Do najczesciej wykorzystywanych testéw ilo-
sciowych stuzacych do okreslenia zywotnosci komérek na-
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Introduction

Hydrogel scaffolds are being investigated as a potential
carriers for cell transplantation and reconstruction of wide
range of tissues, including cartilage, bone, muscle and neu-
rons [1]. Among them, hydrogel materials are being used
for cartilage tissue engineering [1-3]. Particularly alginate
has been used to construct 3-D scaffolds for chondrocytes
delivery [4-6].

Cell viability is one of the most important and desirable in-
formation for evaluation of the influence of the material on
cells. For this purpose, colorimetric assays (MTT, XTT and
Neutral Red stain (NR)) and hemocytometer cell count
(Trypan Blue stain -TB) are the most popular quantitative
tests [7, 8].

In the present study, human chondrocytes encapsulated in
alginate hydrogel were investigated by means of MTT, NR
and TB tests.



lezg testy kolorymetryczne (MTT, XTT, barwienie czerwie-
nig obojetng (NR)) oraz obliczenia cytometryczne (np.: bar-
wienie btekitem trypanu (TB)) [7, 8].

Celem prezentowanego doswiadczenia byta proba oce-
ny zywotnosci/przezywalnosci ludzkich chondrocytéw za-
topionych w hydrozelu alginianowym z wykorzystaniem te-
stéw ilosciowych: MTT, barwienia NR oraz barwienia TB.

Materiaty i metody

Do doswiadczen uzyto chondrocytow ludzkich, wyizolo-
wanych z tkanki chrzestnej amputowanej w czasie zabie-
gow operacyjnych.

Hodowle prowadzono w inkubatorze, w temp. 370C, przy
wilgotnosci 90%, w atmosferze CO2 o stezeniu 5% z za-
stosowaniem medium hodowlanego na bazie Nutrient Mi-
xture F-12 (HAM) (GIBCO BRL) wzbogaconego inaktywo-
wanym ptodowym serum bydlecym (FBS) w stezeniu 10%.
Alginian sodu (Sigma-Aldrich) w postaci proszku zostat roz-
puszczony w 0,9% roztworze NaCl w stezeniu 2,0%(w/v).
W celu enkapsulacji chondrocyty poddano dziataniu tryp-
syny a nastepnie zmieszano z roztworem alginianu sodu
(kohcowe stezenie roztworu alginianu sodu wynosito 1,5%).
Tak przygotowang zawiesing komérek naniesiono do 24
studzienkowej ptytki hodowlanej a nastepnie poddano sie-
ciowaniu 15 mM roztworu CacCl, w celu wytworzenia hydro-
zelu alginianowego. Po 5 min nadmiar roztworu CaCl2 zo-
stat usuniety a powstatg btone alginianowg zalano pozyw-
ka hodowlana.

W czasie trwania testéw MTT i NR przeprowadzono obser-
wacje mikroskopowag (Nikon ECLIPSE TE 2000-U).
Zywotnosé/przezywalnosé komoérek w zelu alginianowym
oceniono 7 dnia doswiadczenia na podstawie wynikow te-
stéw ilosciowych, kolorymetrycznych - MTT i NR oraz testu
hemocytometrycznego - TB. Test MTT opiera sie na prze-
mianie soli tetrazolowych do formazanéw przez dehydro-
genaze bursztynianowg w mitochondriach zywych komo-
rek. Rozpuszczenie krysztatkéw formazandw daje barwny
produkt, ktérego ilos¢ mierzona jest spektrofotometrycznie.
Barwienie czerwienig obojetna (NR) bazuje na zatrzyma-
niu barwnika w lizosomach zywych komérek. Wynik obu
powyzszych testéw odczytywany jest spektrofotometrycz-
nie w czytniku ptytek ELISA (FLUOstar OPTIMA BMG Lab-
tech) i poréwnywany z kontrolg, ktérg stanowity chondrocy-
ty hodowane na powierzchni polistyrenu (TCPS- ang. Tis-
sue Culture Polystyrene).

Liczenie komérek w kamerze hematologicznej potagczone z
barwieniem btekitem trypanu (TB) poprzedzone byto roz-
puszczeniem hydrozelu alginianowego i uwolnieniem zato-
pionych w nim komoérek. TB wnika tylko do martwych ko-
morek, dzieki czemu mozliwa jest ocena procentowej zy-
wotnosci komarek.

Wyniki

Podczas obserwacji mikroskopowej prowadzonej w cza-
sie wykonywania testow MTT i NR zaobserwowano, odpo-
wiednio, komorki z wytrgcajacymi sie krysztatkami forma-
zanow oraz komorki zabarwione czerwienig obojetng (RYS.
1, RYS. 2).

W tescie MTT poziom absorbancji dla komoérek zatopio-
nych w btonach alginianowych wyniést okoto 126% w od-
niesieniu do kontroli.

Wynik testu NR dla chondrocytéw immobilizowanych w
hydrozelu alginianowym osiggnat poziom okoto 61% w sto-
sunku do kontroli.

Zywotno$¢ komorek okreslona na podstawie barwienia TB

Materials and methods

Human chondrocytes used in this experiment were iso-
lated from cartilage tissue which otherwise would be dis-
carded.

Cell culture was carried out in incubator under the standard
conditions (temperature 37°C, 90% humidity, 5% CO,).
Medium, based on Nutrient Mixture F-12 (HAM) (GIBCO
BRL) was supplemented with 10% (v/v) of heat-inactivated
foetal bovine serum (FBS).

Sodium alginate powder (Sigma-Aldrich) was dissolved in
0,9% NaCl solution in concentration of 2% (w/v). For en-
capsulation, confluent chondrocytes were resuspended in
the alginate solution after trypsinisation (final alginate con-
centration was equal to 1,5%). Than, the suspension was
poured to the 24 well cell culture plate where the cross-
linking of sodium alginate took place with the aid of 0,15M
CaCl,. The alginate/cell films were formed after 5-minute
contact with CacCl, solution and afterwards they were im-
mersed in the medium.

Viability of alginate-encapsulated chondrocytes was deter-
mined on day 7. The techniques used included colorimetric
tests - MTT and NR as well as hemocytometer cell count -
TB. The MTT assay is based on the reduction of tetrazolium
salts to an insoluble formazan by succinic dehydrogenase
in the mitochondria of viable cells. Formation of formazan
crystals was observed under an inverted microscope (Nikon
ECLIPSE TE 2000-U). The neutral red uptake test (NR) is
based on the retention of neutral red dye in the lysosomes
of viable cells. The results of both MTT and NR tests were
read in ELISA reader (absorbance spectrofotometric meas-
urement).

Chondrocytes seeded on polystyrene plate - TCPS (Tissue
Culture Polystyrene) served as a positive control.

Prior to direct cell count and trypan blue exclusion (TB) al-
ginate hydrogel was dissolved and encapsulated cells were
released. Trypan blue is a stain which only enters across
the membranes of dead/non-viable cells, so, as the result,
the percentage of viable cells could be determined.

Results

In microscopy examination of chondrocytes during MTT
and NR assays, cells were visualised in the whole 3-D struc-
ture of hydrogel. Both formazan crystals and NR stain were
observed (FIG.1, FIG.2)

The result of MTT assay for encapsulated chondrocytes
was higher (~126%), as compared to the cells cultured on
TCPS.

The absorbance level in NR uptake for cells immobilized in
alginate was about 61% of the control.

Viability of embedded chondrocytes calculated by TB stain
was higher than 90%.

Discussion

For over a decade the MTT technique is being employed
to quantify the metabolic activity of encapsulated cells [6,
9-11]. Colorymetric assays however, might be used not only
for quantitative analysis but also for qualitative studies [11,
12]. In this paper, microscopic observations during MTT and
NR tests confirmed viability of encapsulated cells up to the
7-day of culture.
The quantitative analysis of MTT and NR assays results
did not unequivocally support the above microscopic ob-
servations. The absorbance level in both tests might be in-
fluenced by the time delay for the diffusion of tetrazolium
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w hemocytometrze wyniosta ponad 90%.
Dyskusja

Test MTT jest od wielu lat uzywany do ilosciowej oceny
aktywnosci metabolicznejimmobilizowanych w hydrozelach
komérek [4, 9-11]. Testy kolorymetryczne jednakze, moga
by¢ nie tylko zrédiem danych ilosciowych ale sg réwniez
wykorzystywane do jakosciowej oceny przezywalnosci ko-
mdrek [11, 12]. Obserwacje mikroskopowe wykonane wtym
cyklu doswiadczen umozliwity jakosciowg ocene zywotno-
Sci chondrocytéw. Obecnos$¢ komorek z wytrgcajgcymi sie
krysztatkami formazanéw oraz pozytywne barwienie czer-
wienig obojetng potwierdzity przezywalnos¢ chondrocytow
ludzkich w hydrozelach alginianowych.

Wyniki ilosciowe testow MTT i NR nie potwierdzaja w spo-
séb jednoznaczny powyzszej oceny jakosciowej. Utrudnio-
na dyfuzja soli tetrazolowych i czerwieni obojetnej poprzez
hydrozel alginianowy oraz wolniejsze rozpuszczanie wytrg-
conych krysztatkéw formazanéw moze wplywac na otrzy-
many poziom absorbancji [10]. Istotna moze by¢ takze po-
tencjalna zmiana poziomu aktywnosci metabolicznej ko-
morek zawieszonych w hydrozelu w odniesieniu do kontroli
(TCPS). Wzrost/spadek aktywnosci mitochondrialnej enkap-
sulowanych komoérek lub tez uposledzenie/pobudzenie
transportu btonowego odpowiadajace poziomowi absorban-
cjiwtestach MTT i NR nie musza by¢ skorelowane z liczbg
zywych komoérek. Ich pozytywny wynik Swiadczy jednak
posrednio o przezywalnosci chondrocytéw w hydrozelu.
Przeprowadzenie tych testéw nie wymaga niszczenia troj-
wymiarowej struktury hydrozelu i jest stosunkowo proste.
Testy kolorymetryczne sg zatem pomocne w ocenie enkap-
sulowanych komérek.

Inng metodg umozliwiajgcg ocene zywotnosci komoérek
zawieszonych w hydrozelach jest barwienia btekitem try-
panu w potaczeniu z uzyciem hemocytometru [11, 13]. Wy-
niki ilosciowe otrzymane z jej wykorzystaniem stanowig
potwierdzenie obserwacji mikroskopowej przeprowadzonej
w czasie testow MTT i NR. Duza doktadnos¢ oraz tatwosé
wykonania stanowig duze zalety tego testu. Jego wykona-
nie wigze sie jednakze z rozpuszczeniem hydrozelu i uwol-
nieniem zawieszonych w nim komérek. Stwarza to sytu-
acje, w ktérej analizujemy zywotnos¢ np. chondrocytéw w
innym "Srodowisku " niz doSwiadczalne. Moze to w znacza-
cy sposob wptywaé na wynik testu.

WhniosKki

Przeprowadzenie testow ilosciowych MTT i NR umozli-
wia jakosciowg ocene zywotnosci/przezywalnosci komorek
zawieszonych w hydrozelu alginianowym.

Otrzymane wyniki testéw ilosciowych nie pozwalajg na wy-
bor jednej, optymalnej metody oceny zywotnosci komoérek
w opisanym uktadzie doswiadczalnym.

Wykorzystanie jednoczesnie kilku testow ilosciowych umoz-
liwia bardziej obiektywng ocene wplywu enkapsulacji w
hydrozelu alginianowym na zywotnos¢/przezywalnos¢ ludz-
kich chondrocytow.
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RYS. 1. (20x) (Kontrast fazowy) widok komoérek z
wytracajgcymi sie krysztatkami formazandw.
FIG. 1. (20x) (phase contrast) cells with formazan-
crystals formed.
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RYS. 2. (20x) (Jasne pole) widok komérek
wybarwionych NR.
FIG. 2. (20x) ( bright field) cells stained with NR.

salts and neutral red dye [10], also neither MTT nor NR
assays measures directly the cell number. They reflect on
changes in metabolic activity of encapsulated cells com-
pared to the control and the effectiveness of the cell mem-
brane transport respectively. Thus the did not have to be
correlated with viable cells number. However, the positive
results of tests indirectly prove viability of embedded
chondrocytes. Because of the simplicity of the presented
assays (particularly, destruction of 3-D structure of hydro-
gel is not necessary), calorimetric assays could be a valu-
able tool in encapsulated cells examinations.
Hemocytometer cell count connected with trypan blue ex-
clusion is an alternative method for the viability of hydrogel
immobilized cell measurement [11, 13]. The cytometer
counting is simple and precise but it requires dissolution of
hydrogel. Thus, cells are studied in a different environment
compared to the experimental one and it may seriously in-
fluence the result of the test.

Conclusions

Colorimetric assays, MTT and NR, enable qualitative
studies of the viability of encapsulated human chondrocytes.
The results of quantitative tests do not allow to chose the
single optimum method for the evaluation of alginate immo-
bilized cell viability.

Viability of chondrocytes embedded in hydrogel films could
be estimated more objectively when a battery of tests is
used.
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Wspotczesne leczenie ran to nie tylko ochrona przed
czynnikami fizycznymi czy chorobotwdrczymi, ale przede
wszystkim aktywne wspieranie procesu gojenia. Optymal-
ny materiat opatrunkowy powinien pochtania¢ powstajacy
w ranie wysiek, bra¢ udziat w oczyszczaniu rany z tkanek
martwiczych oraz pobudzac regeneracje uszkodzonych tka-
nek. Istotne jest réwniez, aby mozna byto taki opatrunek
tatwo i bezboles$nie zaktadac i zdejmowac.

W pracy proponuje sie wykorzystanie chitozanu jako
materiatu opatrunkowego. Chitozan jest czesciowo deace-
tylowang pochodna chityny (poli-b [ 1®4] N-acetylo-D-gluko-
zaminy). Do korzystnych wkasciwosci chitozanu nalezg nie-
toksycznosé, biozgodnos$¢ oraz biodegradowalnosé. Chito-
zan przyspiesza gojenie ran zwiekszajac naptyw do miej-
sca zranienia komdrek fagocytujacych, tj. jak granulocyty
segmentowane i makrofagi, oraz przez stymulacje migraciji
i proliferacji komérek naczyn srdédbtonka, fibroblastéw i wg
niektérych badaczy takze keratynocytow [1-3]. Hydrozelo-
we btony chitozanowe otrzymywane metodg inwersji faz
moga by¢ potencjalnymi materiatami opatrunkowymi. Ce-
lem pracy bylo opracowanie bton chitozanowych o odpo-
wiedniej wytrzymatosci mechanicznej a jednoczes$nie za-
wierajgcych w strukturze wode. Zakres badan obejmowat:
» Opracowanie sktadu roztworéw btonotworczych na pod-
stawie badar reologicznych.

Roztwory wytwarzano z chitozanéw o réznej masie cza-
steczkowej (140 - 500 kDa), przy uzyciu réznych rozpusz-
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Modern wound treatment provides not only a protection
against physical factors or pathogens, but first of all is an
active support for the healing process. An optimal dressing
material should absorb an exudate formed in the wound,
participate in the removal of necrotic tissue from the wound
and stimulate regeneration of damaged tissues. It is also
important that such dressings could be easily and painlessly
put on and taken off.

In this study, chitosan is proposed to be used as a dress-
ing material. Chitosan is a partly deacetylated derivative of
chitin (poly-b[1®4] N-acetyl-D-glucosamine). It is not-toxic,
biocompatible and biodegradable. Chitosan enhances
wound healing by increasing the flow of phagocytosis cells,
such as polymorphonuclear cells and macrophages to the
injured spot, and by stimulating the migration and prolifera-
tion of vascular endothelial cells and fibroblasts and accord-
ing to some researchers, also keratinocytes [1-3]. Hydrogel
chitosan membranes obtained by the phase inversion
method can be potential dressing materials. The aim of this
research was to develop chitosan membranes of appropri-
ate mechanical strength and containing water in their struc-
ture. The research covered:

« Development of a composition of the membrane-forming
solutions on the basis of rheological studies.
The solutions were prepared from chitosan of different mo-
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czalnikow (kwas octowy, solny, mlekowy, askorbinowy).
Przyktadowe krzywe reologiczne dla octanu przedstawio-
nonaRYS.1i2.

« Wytworzenie wysokoporowatych bton chitozanowych me-
todg inwersji faz z roztworéw o optymalnych wtasnosciach
reologicznych, przy uzyciu roznych srodkéw koagulujgcych
(NaOH, etanol, gazowy amoniak, tri- i heksafosforan).

« Okreslenie wytrzymatosci mechanicznej otrzymanych bton
chitozanowych poprzez wyznaczenie sity zrywajacej i wy-
diuzenia.

« Badanie charakteru wody obecnej w strukturze bton okre-
Slano na podstawie widm uzyskanych z r6znicowego kalo-
rymetru skaningowego. Przykltadowa analize endotermicz-
nych pikéw dla membran wytworzonych z r6znych soli chi-
tozanowych zawierajgcych rézne stezenia polimeru
przedstawiono w TABELI 1.

Otrzymano nastepujace wyniki:

Wytworzenie wytrzymatych bton wymaga formowania ich
z roztwordéw o stosunkowo duzym stezeniu polimeru przy
zachowaniu odpowiednio niskiej lepkosci. Opracowanie
sktadu roztworéw btonotwdrczych dokonywano na podsta-
wie badan reologicznych. Optymalne do wytwarzania bton
sg roztwory z octanu chitozanu. Sga to stabilne plyny roz-
rzedzane scinaniem. Lepkos$¢ pozorna badanych mediow
rosnie wraz ze wzrostem masy czasteczkowej i stezenia
polimeru. Szczegdlnie interesujgce sa roztwory zawieraja-
ce 8% i 10% polimeru o masie czgsteczkowej 500 kDa. Dla
tych roztworéw obserwuje sie przesuniecie krzywej ptynie-
cia w dét (RYS. 1) - raptowny spadek lepkosci pozornej
(RYS. 2). Takie zachowanie roztwordw soli chitozanowych
Swiadczy najprawdopodobniej o tym, ze w wysokolepkich
roztworach powstajg trwate wigzania dipol-dipol ulegajace
destrukcji pod wptywem sit Scinajgcych. Jednoczes$nie krzy-
wa plyniecia wykonana w kierunku wzrastajgcych sitach
Scinania pokrywa sie z krzywg wykonang w odwrotnym kie-
runku i przebiegi nie wykazuja histerezy, co Swiadczy, ze
badane roztwory nie wykazujg zjawiska tiksotropi, a wiec
ich wtasnosci reologiczne nie zalezg od czasu Scinania, co
jednoczesnie sugeruje o braku degradacji polimeru na sku-
tek dziatania sit Scinajgcych.

Btony chitozanowe wytwarzane moga by¢ rowniez z mréw-
czanu i mleczanu chitozanu. Podobnie jak octan chitozanu
roztwory wykazujg cechy ptynu nienewtonowskiego rozrze-
dzanego $cinaniem, lecz nie obserwuje sie charakterystycz-
nego dla octanu przesuniecia krzywej ptyniecia w dot.

Nie udato sie natomiast wytworzy¢ membran z roztworéw
askorbinianu chitozanu z uwagi na jego duzg lepkoscia, kto-
ra dodatkowo narastata w czasie.

lecular weight (140-500 kDa), using a variety of solvents
(acetic, hydrochloric, lactic and ascorbic acids). Examples
of rheological curves for acetate are shown in FIGS.1 and
2.

« Production of highly porous chitosan membranes by the
phase inversion method from solutions with optimum
rheological properties using different coagulants (NaOH,
ethanol, gaseous ammonia, tri- and hexaphosphate).

« Determination of mechanical strength of the formed
chitosan membranes by specifying tensile and elongation
strength.

¢ Analysis of the character of water present in the mem-
brane structure on the basis of spectra obtained from a dif-
ferential scanning calorimeter. Table 1 gives an analysis of
endothermal peaks for membranes formed from various
chitosan salts containing the polymer at different concen-
trations.

The following results were obtained

Formation of resistant membranes requires solutions of
arelatively high polymer concentration at relatively low vis-
cosity. The composition of membrane-forming solutions was
determined on the basis of rheological investigations. The
best for membrane production are the solutions of chitosan
acetate. They are stable, shear-thinned liquids. Apparent
viscosity of the tested media increases with an increase of
molecular weight and polymer concentration. Particularly
interesting are the solutions that contain 8% and 10% poly-
mer of molecular weight 500 kDa. In these solutions shift-
ing of the flow curve downwards is observed (FIG. 1) - a
rapid decrease of apparent viscosity (FIG. 2). This behav-
iour of the solutions of chitosan salts is most probably an
evidence that in highly viscous solutions stable dipole co-
hesion is observed which is destroyed under the influence
of shearing forces. In parallel, the flow curve drawn in the
direction of increasing shearing forces overlaps the curve
drawn in the opposite direction and their runs do not reveal
hysteresis, which confirms that the tested solutions are not
thixotropic, so their rheological properties do not depend
on shearing time, which may suggest that the polymer is
not degraded due to shearing forces. Chitosan membranes
can also be formed from chitosan formate and lactate. Like
chitosan acetate, the solutions show the properties of a non-
Newtonian shear-thinned liquid, but no downward shift of
the flow curve characteristic of acetate is observed.
No membranes were formed from chitosan ascorbate solu-
tions because of its high viscosity which additionally in-
creased in time.
Hydrogel chitosan membranes are characterised by a rela-
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RYS. 1. Krzywe lepkosci roztworow soli
chitozanowych.
FIG. 1. Viscosity curves of chitosan salt solutions.

Rys. 2.Krzywe ptyniecia roztworow soli
chitozanowych.
Fig. 2. Flow curves of chitosan salt solutions.
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Solvent

Stg enie
Concentration Temperatura

Temperature

Entalpia
Enthalpy

[°c] [Jra]

Entalpia parowania wody
Water evaporation enthalpy

Temperatura Entalpia Temperatura Entalpia
Temperature Enthalpy Temperature Enthalpy
[°Cl [9/g] [°cl [9/g]

Kwas mréwkowy
Formic acid

Kwas mlekowy

Lactic acid

Kwas octowy

Acetic acid

TABELA 1. Analiza pikoéw endotermicznych dla membran koagulowanych w NaOH.
Table 1. Analysis of endothermal peaks for membranes coagulated in NaOH

Hydrozelowe btony chitozanowe charakteryzujg sie stosun-
kowo duza wytrzymatoscig mechaniczng. Zalezy ona od
rodzaju uzytego koagulantu i stezenia polimeru. Najwyz-
sze wartosci uzyskano dla membran koagulowanych w
gazowym amoniaku i standardowym wodorotlenku sodu.
Znaczy wzrost wytrzymatosci obserwuje sie wraz ze wzro-
stem zawartosci polimeru w roztworze wyjsciowym. Sita
zrywajgca wzrasta z okoto 0.2 N/mm? dla membran wytwo-
rzonych z 6% roztworow do 2 N/mm? dla membran wytwo-
rzonych z 12% roztwordéw octanu chitozanu koagulowanych
do NaOH. Btony koagulowane gazowym amoniakiem wy-
kazuja najwieksza plastycznoscia.

Obecna w strukturze hydrozeli wode charakteryzowano na
podstawie krzywych DSC. Z ich przebiegu wnioskowa¢
mozna zaréwno o catkowitej ilosci wody zawartej w struktu-
rze jak i o jej charakterze. Blony koagulowane roztworem
NaOH zawierajg w swej strukturze najwieksza ilos¢ wody.
Analize widm membran wytwarzanych z poszczegoélnych
soli przedstawiono w TABELI 1. Etanol jest zbyt stabym
srodkiem koagulujacym i wymaga niewielkiego dodatku roz-
tworu NaOH. Otrzymane tym sposobem blony sg wytrzy-
mate mechanicznie, ale zawierajg bardzo niewielka ilos¢
wody. Heksametafosforan nie nadaje sie jako srodek do
koagulacji, ma silne wtasciwosci odwadniajgce i $ciagaja-
ce. Trifosforan ma stabsze dziatanie odwadniajgce, a btony
otrzymane przy jego uzyciu charakteryzuja sie duza ela-
stycznosciag i wytrzymatosciga mechaniczng, a zawartosé
wody jest mata, ale wieksza niz w przypadku bton koagulo-
wanych mieszaning etanolu i NaOH.

Reasumujac, do produkcji materiatéw opatrunkowych
nadajg sie btony otrzymywane z roztworéw octanu, chlor-
ku, mleczanu i mréwczanu chitozanu, zawierajacych po-
wyzej 6% polimeru, koagulowanych roztworem NaOH lub
gazowym amoniakiem.
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tively high mechanical strength. It depends on the applied
type of coagulant and polymer concentration. The highest
values were obtained for the membranes coagulated in
gaseous ammonia and standard sodium hydroxide. This
means an increase of strength observed with an increase
of polymer content in the initial solution. The tensile strength
increased from about 0.2 N/mm? for membranes formed
from 6% solutions to 2 N/mm? for membranes formed from
12% chitosan acetate solutions coagulated to NaOH. The
membranes coagulated with gaseous ammonia are char-
acterised by the highest elasticity.

Water present in the hydrogel structure is characterised on
the basis of DSC curves. Conclusions can be drawn both
on the total water contained in the structure and on its char-
acter. The membranes coagulated with NaOH solution con-
tain the biggest amount of water. Spectral analysis of the
membranes formed from particular salts are given in TA-
BLE 1. Ethanol is a too weak coagulant and requires a small
addition of the NaOH solution. Membranes obtained in this
way have mechanical strength but they contain a very small
amount of water. Hexametaphosphate is not suitable for
coagulation, it has strong dewatering and contracting prop-
erties. Triphosphate reveals a weaker dewatering action and
membranes obtained from it are characterised by high elas-
ticity and mechanical strength; their water content is small,
however bigger than in the case of membranes coagulated
with the mixture of ethanol and NaOH.

In conclusion it can be stated that membranes formed
from the solutions of chitosan acetate, chloride, formate and
lactate, containing above 6% polymer, coagulated with
NaOH solution or gaseous ammonia are suitable for the
production of dressing materials.
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Wstep

Polimerowe materiaty resorbowalne cieszg sie w medy-
cynie duzym zainteresowaniem ze wzgledu na ich biozgod-
nos¢ i mozliwos¢ stopniowego zastepowania implantu tkan-
ka kostng. Jednak prawidtowe funkcjonowanie takiego im-
plantu wymaga Scistej kontroli procesu degradaciji, jego ki-
netyki oraz uwalniania produktéw rozktadu. Proces ten moze
ulega¢ zmianie w zaleznosci od wprowadzanych dodatkéw
modyfikujgcych [1, 2].

Ze wzgledu na zlozone uwarunkowania dotyczgce zardow-
no whasciwosci mechanicznych jak i biologicznych, najlep-
szym rozwigzaniem wydaje sie by¢ zastosowanie materia-
tow kompozytowych. Zmieniajgc rodzaj fazy wzmacniaja-
cej oraz modelujac jej rozktad i udziat w kompozycie moz-
na uzyskac szeroki zakres wtasciwosci mechanicznych i
biologicznych [3, 4]. Przy zastosowaniu jako osnowy poli-
merow resorbowalnych istotne jest okreslenie relacji pomie-
dzy czasem jego resorpcji a czasem potrzebnym do rege-
neracji leczonej tkanki. Faza wzmacniajgca oprocz podwyz-
szania wytrzymatosci kompozytu w poczatkowym etapie
implantacji, moze petni¢ role rusztowania dla nowotworzo-
nej tkanki kostnej lub tez stymulowac jej wzrost. Taki mate-
riat moze by¢ rowniez nosnikiem lekéw [5]. W ten sposéb
mozliwe jest otrzymanie kompozytowych materiatéw wielo-
funkcyjnych [6, 7].

W pracy badano w warunkach in vitro zalezno$¢ szybkosci
procesu degradacji materiatéw: PGLA, PGLA + CF i PGLA
+ HAP od rodzaju wzmocnienia oraz od rodzaju Srodowi-
ska. Po réznych czasach inkubacji probek wykonano po-
miary masy, analize mikroskopowg powierzchni (SEM),
badania sktadu fazowego (FTIR) oraz pH roztworéw.

Materiaty i metody

Badania przeprowadzono na probkach w ksztalcie wal-
céw, wykonanych z kompozytéw o osnowie z kopolimeru
laktydu z glikolidem (PGLA): 84% laktydu i 16% glikolidu,
wyprodukowany w Centrum Chemii Polimeréw PAN w Za-
brzu, Mn=85000 Da, Mw/Mn=2,1. Jako fazy wzmacniaja-
cej uzyto 15% wag. wtokien weglowych (CF): FT 300B To-
rayka, d=1,76 g/cm?®, s,=3,2 GPa, E=235 GPa oraz 15%
wag. czastek hydroksyapatytu pochodzenia naturalnego
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Introduction

Polymer resorbable materials enjoy considerable inter-
estin medicine due to their bio-compatibility as well as pos-
sibility of implant replacement by the bone tissue. How-
ever, the appropriate functioning of such implant requires
strict control of degradation process, its kinetics as well as
release of degradation products. This process may vary
depending on the introduced modifying additives [1, 2].
Considering complex implications relative to both mechani-
cal and biological properties, the best solution seems to be
the use of composite materials. Varying the type of rein-
forcing phase and designing its spatial distribution and con-
tent, broad range of mechanical and biological properties
can be obtained [3, 4]. Using polymer resorbable matrices,
itis important to define the relationship between the time of
its resorption and the recovery time required for the cured
tissue. Besides the function of increasing the composite’s
strength within the first stage of implantation, the reinforc-
ing phase may fulfil the function of the scaffold for newly
formed bone tissue, as well as stimulate its growth. Such
material may serve also as medication carrier [5]. This way
itis possible to obtain the multifunctional composite materi-
als [6, 7].

In this work the relationships between the velocity of degra-
dation, the type of reinforcement and

the environment have been studied for the following mate-
rials: PGLA, PGLA+CF and PGLA+HAP.

After application of different incubation times, the samples
were tested for mass and pH of solutions, also the micro-
scopic surface analyses and phase analyses (FTIR) were
performed.

Materials i methods

The tests were carried out on cylinder-shaped samples
made of composites with 84% lactide/16% glycol co-poly-
mer (PGLA), made by the Centre for Polymer Chemistry in
Zabrze (Poland), with Mn=85000 Da, Mw/Mn=2,1. The re-
inforcing phase was made of 15 w/o of carbon fibres (CB):
300B Toraya, d=1,76 g/cm?, s =3,2 GPa, E=235 GPa, and
15w/o of natural origin (beef bone) hydoroxyapatite (HAP)
Ca,,(PO,)6(0OH),, d=3.16 g/cm?, specific surface S,=79,7
m?/g [8]. The experiments were also carried out on sam-
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RYS. 1. Zmiana masy probek PGLA, PGLA + HAP
i PGLA + CF w funkcji czasu inkubacji a) w SBF,
b) w ptynie Ringera.

FIG. 1. The variation of mass of the samples
PGLA, PGLA + HAP and PGLA + CF as a function
of time of incubation a) in SBF, b) in Ringer fluid.

(kos¢ wotowa) (HAP): Ca,(PO,)6(0OH),, d=3.16 g/cm?, po-
wierzchnia wkasciwa Sw = 79,7 m?/g [8]. Badania przepro-
wadzono réwniez dla prébek z czystego PGLA. Walce wy-
konano metoda wtrysku w temperaturze 340°C.

Do symulacji sSrodowiska biologicznego uzyto ptynu Ringe-
ra produkcji Baxter Terpol Sp. z 0.0. o sktadzie [g/cm?®]: NaCl-
- 8.60, KCI- 0.30, CaCl- 0.48. Réwnolegle materiat inkubo-
wano w plynie SBF (sztuczne osocze) o sktadzie jonowym
[mmol/l]: Na*- 142.0, K*- 5.0, Ca?*- 2.5, Mg#*- 1.5, CI- 148.8,
HCO,- 4.2, HPO,*- 1.0, SO,2- 0.5. Probki inkubowano w
temperaturze 37°C przez okres 16 tygodni. Co tydzienh przed
zmianag ptyndw wykonywano pomiary masy probek oraz pH
roztworow przy uzyciu pH-metru CP-315 ELEMETRON.
Po 612 tygodniu przeprowadzono badania mikrostruktury
przy pomocy mikroskopu scaningowego (SEM) Jeol JSM-
5400 oraz badania sktadu fazowego metoda spektroskopii
w podczerwieni (FTIR) technikg transmisyjng na spektro-
metrze fourierowskim firmy BIO-RAD FTS-60V.

Wyniki

RYSUNKI la i 1b przedstawiajg zmiane masy probek
inkubowanych w plynie Ringera i w ptynie SBF w funkciji
czasu. Dla kompozytéw PGLA+HAP masa prébek wzrasta
w obu roztworach, co jest prawdopodobnie spowodowane
podwyzszong adsorpcja ptynéw przez czastki HAP. Masa
prébek PGLA+CF spada po 9 tygodniu inkubacji zaréwno
w plynie Ringera jak i SBF, co $wiadczy o rozpoczeciu de-
gradacji polimeru. Dla PGLA w obu przypadkach obserwu-
jemy spadek masy pol2 tygodniu. Miedzy 14 a 15 tygo-
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RYS. 2. Zmiany pH ptynéw a) SBF, b) Ringera, w
funkcji czasu inkubacji probek PGLA, PGLA +
HAP i PGLA + CF.

FIG. 2. Variations of fluid pH: SBF, b) Ringer, as a
function of time of incubation of samples PGLA,
PGLA+HAP and PGLA+CF.

ples made of pure PGLA. The cylinders were made by in-
The Ringer Fluid made by Baxter Terpol Sp. z 0.0. (of com-
position [g/cm?]: NaCl- 8.60, KCI- 0.30, CaCl- 0.48 simu-
lated the biological environment. The material was simulta-
neously incubated in the SBF fluid (artificial serum), with
the following ionic composition [mmol/l]: Na*- 142.0, K*- 5.0,
2. 2.5 Mg?- 1.5, CI- 148.8, HCO,- 4.2, HPO,>- 1.0,
S0O,%- 0.5. Samples were incubated at the temperature 37°C
during 16 weeks.
The pH of solutions and the mass measurements were per-
formed on a weekly basis using the pH-meter CP-315
ELEMETRON.
After the sixth and 12th week the microstructure was exam-
ined using scanning microscope (SEM) Jeol JSM-5400, and
the phase composition was examined by transmission in-
frared spectroscopy (FTIR) using the Fourier Spectrometer
BIO-RAD FTS-60V.

Results and discussion

FIGURES 1a and 1b show the variation of mass of sam-
ples immersed in Ringer and SBF fluids as a function of
time. For PGLA + HAP composites the mass of samples
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dniem spadek masy dla prébek PGLA i PGLA + CF wynosi
ok. 8% w stosunku do masy wyjsciowej, a w 16 tygodniu
ubytek masy walcow PGLA inkubowanych w ptynie SBF
wynosi juz ponad 20%.

We wszystkich prébkach poddanych inkubacji obserwuje
sie w poczatkowym etapie adsorpcje ptynu i pecznienie pré-
bek, co objawia sie widocznym wzrostem masy.

Zmiany pH ptynoéw fizjologicznych przedstawiajg RYSUN-
Kl 2a i 2b. PGLA inkubowany w SBF (RYS. 2a) zaczyna
ulegac degradacji po 10 tygodniu, o czym swiadczy spadek
pH. Obecnos¢ widkien weglowych przyspiesza degradacie,
(5 tydzien inkubacji), co moze by¢ spowodowane lepsza
penetracja ptynu w polimerze po granicy faz wiékno-osno-
wa. Po 13 tygodniu widoczny jest wzrost pH zwigzany praw-
dopodobnie z odstanianiem powierzchni wiékien weglowych
zawierajgcych grupy funkcyjne o charakterze zasadowym
lub osadzaniem a nastepnie rozpuszczaniem HAP na po-
wierzchni witokien. W przypadku kompozytow PGLA + HAP
nie zachodza znaczace zmiany pH ptynu SBF. Moze by¢ to
zwigzane z rownoczesnym zachodzeniem procesu degra-
daciji oraz wytracania i rozpuszczania HAP.

Poczatek degradacji PGLA inkubowanego w plynie Ringe-
ra rozpoczyna sie juz w 4 tygodniu (RYS.2b). Dla kompo-
zytu PGLA+CF degradacja przebiega gwattownie miedzy 2
a 3 tygodniem, natomiast dla PGLA+HAP zmiana pH wi-
doczna jest dopiero po 10 tygodniu inkubaciji.

Morfologie powierzchni prébek PGLA, PGLA+HAP i
PGLA+CF po 12 tygodniach inkubacji przedstawiajg RY-
SUNKI 3a, b, c. Na zdjeciu powierzchni PGLA+HAP (RYS.
3b) widoczne sa narosla krysztatéw HAP na podtozu kom-
pozytowym, co potwierdza, ze materiat ten po spetnieniu
swojej funkcji mechanicznej, po procesie resorpcji osnowy
moze stanowi¢ podtoze dla wzrostu tkanki kostnej. Brak wy-
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RYS. 4. Widmo FTIR dla probek PGLA
inkubowanych a) w ptynie Ringera b) w SBF,
1-PGLA, 2-PGLA po 6 tygodniach,3- PGLA po 12
tygodniach.

FIG. 4. The FTIR spectra for samples PGLA
incubated in a) Ringer fluid b) in SBF:

1-PGLA; 2-PGLA after 6 weeks; 3- PGLA after 12
weeks.

RYS. 3. Obrazy SEM powierzchni prébek po 12
tygodniach inkubacji w SBF: a) PGLA, b)
PGLA+HAP, c) PGLA+CF.
FIG. 3. The SEM images of sample surfaces after
12 weeks of incubation in SBF: a) PGLA, b)
PGLA+HAP, c) PGLA+CF.

increases in both solutions, which is probably due increased
adsorption of liquids by the HAP particles. The mass of
PGLA+CF samples decreases during week 9 of incubation
in both, Ringer and SBF fluids, which indicates the com-
mencement of polymer degradation. For PGLA in both cases
the mass decrease can be observed after week 12 of incu-
bation. The loss of mass for PGLA and PGLA+CF samples
between weeks 14 and 15 amounts to 8% of initial mass,
and the loss of mass of PGLA cylinders during week 16 of
incubation in SBF fluid exceeds 20%.

In the case of all samples under incubation the adsorption
of liquid and swelling of samples can be observed, which is
indicated by a visible mass increase.

The pH changes of physiological fluids are shown on FIG-
URES 2a and 2b. The PGLA incubated in SBF (FIG. 2a)
begins to undergo the degradation after the 10th week, what
is confirmed by the decrease of fluid's pH value. The pres-
ence of carbon fibres accelerates the degradation process
(week 5 of incubation), what may be caused by easier pen-
etration of the fluid within fibre-matrix interface. After the
week 13 the pH increase is visible, and this may be due to
exposing of carbon fibre surfaces which contain functional
groups of basic character. Another cause may be deposi-
tion and then dissolution of HAP on fibres surfaces. There
are no significant pH changes of SBF fluid in the case of
composites PGLA+HAP. This may be due to simultaneous
occurrence of the processes of degradation and precipita-
tion and dissolution of HAP.

The degradation of PGLA incubated in Ringer fluid begins
already in week 4 (FIG. 2b). For PGLA+CF composite the
degradation occurs intensively between the 2nd and 3rd
week, while for PGLA+HAP the pH variation becomes vis-
ible only after the 10th week of incubation.

The surface morphologies of samples PGLA, PGLA+HAP
and PGLA+CF after 12 weeks of incubation are seen in
FIGURES 3a, b, c. The picture of PGLA+HAP (FIG.3b)
shows the excrescence of HAP crystals on composite base,
what confirms that this material, after fulfilling its mechani-
cal function, and after resorption process of the matrix may
become a good substrate for ingrowth of bone tissue. The
lack of HAP releases on the surface of PGLA and PGLA+CF
samples (FIG. 3a,c) confirms the lack of bioactive action of
these substrates.

FIGURES 4,5 and 6 show spectral results obtained by
infrared spectroscopy. The analysis of infrared spectra ob-
tained for samples PGLA+HAP (FIG. 5) indicates the
changes in intensity of bands within the range 2800-3000
cm?, corresponding to tensile oscillations of CH,and CH,
as well as changes of bands 1050-1300 cm correspond-
ing to oscillations C-O. The decreasing intensity of bands
related to oscillations CH,; and CH, confirms polymer deg-
radation, whereas increase of intensity of bands originating



dzielen HAP na powierzchni probek PGLA oraz PGLA+CF
(RYS.3a,c) Swiadczy o braku bioaktywnego dziatania tych
podiozy.

RYSUNKI 4, 5, 6 przedstawiajg widma uzyskane meto-
da spektroskopii w podczerwieni. Analiza widm w podczer-
wieni uzyskana dla probek PGLA+HAP (RYS. 5) wskazuje
zmiany intensywnosci pasm w zakresie 2800-3000 cm-1
odpowiadajgcych drganiom rozciggajgcym CH,i CH, jak i
pasm 1050-1300 cm? odpowiadajacych drganiom C-O.
Zmniejszajgca sie intensywnos¢ pasm zwigzanych z drga-
niami CH, i CH, Swiadczy o degradacji polimeru, natomiast
wzrost intensywnosci pasm pochodzacych od drgan C-O
sugeruje podwyzszenie stopnia krystalicznosci materiatu.
W srodowisku ptynu SBF proces degradacji przebiega wol-
niej, co przedstawia utrzymujgce sie pasmo z max. w
0k.3470 cm odpowiadajace drganiom O=H oraz mniejsze
réznice w intensywnosci pasm zwigzanych z grupami CH, i
CH,. Podobne zmiany pasm sg widoczne dla prébek PGLA
i PGLA+CF (RYS. 4 6) co swiadczy o analogicznych pro-
cesach.

WhniosKki

Ptyn Ringera przyspiesza proces degradacji badanych
materiatdw, co Swiadczy o wiekszej aktywnosci tego srodo-
wiska w stosunku do SBF. Moze to by¢ wynikiem mniejszej
lepkosci ptynu Ringera i utatwionej penetracji w strukture
polimeru i po granicach faz.

Dodatek witékien weglowych przyspiesza proces degradac;ji
polimeru. Dla PGLA+HAP widoczna jest réwnowagatrzech
procesOw: resorpcji polimeru oraz wytrgcania i rozpuszcza-
nia HAP. Wytragcaniu hydroksyapatytu sprzyja bioaktywne
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RYS. 5. Widmo FTIR dla probek PGLA+HAP
inkubowanych a) w ptynie Ringera b) w SBF,
1-proszek HAP, 2-PGLA, 3-PGLA+HAP, 4-
PGLA+HAP po 6 tygodniach, 5- PGLA+HAP po
12 tygodniach.

FIG. 5. The FTIR spectra for samples PGLA+HAP
incubated a) in Ringer fluid b) in SBF:

1- powder HAP; 2 - PGLA; 3 - PGLA+HAP; 4 -
PGLA+HAP after 6 weeks; 5 - PGLA+HAP after
12 weeks.
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RYS. 6. Widmo FTIR dla prébek PGLA+CF
inkubowanych a) w ptynie Ringera b) w SBF,
1-wiékno weglowe, 2-PGLA, 3-PGLA+CF, 4-
PGLA+CF po 6 tygodniach, 5-PGLA+CF po 12
tygodniach.

FIG. 6 . The FTIR spectra for samples PGLA+CF
incubated in a) Ringer fluid b) SBF:

1-carbon fibre; 2-PGLA; 3-PGLA+CF; 4-PGLA+CF
after 6 weeks; 5-PGLA+CF after 12 weeks.

in C-O oscillations suggests the increase of degree of
cristallinity of the material. In SBF fluid environment the
degradation process occurs with slower rate, what is illus-
trated by the band with max. around 3470 cm*correspond-
ing to oscillations O=H, and smaller differences of intensity
of bands related to groups CH; and CH,. Similarly, changes
of bands can be observed for samples PGLA and PGLA+CF
(FIGS. 4 and 6), which confirms the occurrence of similar
processes.

Conclusions

The Ringer fluid accelerates the process of degradation
of the examined materials, which confirms stronger activity
of this environment as compared to SBF. This may be also
due to lower viscosity of Ringer fluid facilitating penetration
into polymer’s structure and interphases.

Addition of carbon fibres accelerates the polymer degrada-
tion process. For PGLA+HAP the equilibrium of three proc-
esses can be noted: polymer resorption and HAP precipita-
tion and dissolution. The presence of bioactive substrate
and the Ca?" i PO,* ions in SBF are both conducive to HAP
precipitation.

The results obtained in this work show the complex nature
of the process of degradation of composites based on
resorbable polymers. However, the factors indicated here
and affecting the process may constitute the basis for elabo-
ration of multifunctional implants, capable of carrying high
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podioze oraz obecnosé w SBF jondw Ca* i PO,*. Uzyskane
wyniki obrazujg ztozony charakter procesu degradacji kom-
pozytdéw na bazie polimeréw resorbowalnych. Jednak przed-
stawione w pracy czynniki wptywajgce na ten proces moga
stworzy¢ baze dla opracowania wielofunkcyjnych implantow,
zdolnych do przenoszenia podwyzszonych naprezen i do
stymulacji wzrostu tkanki kostnej po resorpcji polimeru.
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PRZEMIESZCZENIA
ODLAMOW KOSTNYCH
JAKO CZYNNIK
DETERMINUJACY
ROZWOJ REGENERATU
KOSTNEGO

J. Fiupiak, K. Scicata

PoLirEcHNikA WRoCkAWSKA,
uL Lukasiewicza 7/9, 50-371 WRroctaw

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 136-138]

Wprowadzenie

Istotg leczenia ztaman kosci diugich jest proces powsta-
wania i roznicowania sie tkanek w miejscu, gdzie kosc¢ utra-
cita ciggtosc fizyczng. W przypadku stabilizacji odtaméw
kostnych za pomoca zewnetrznych stabilizatoréw istotny
wplyw na przebieg procesu leczenia majg wtasciwosci me-
chaniczne samego stabilizatora. Wtasciwosci mechanicz-
ne konstrukgciji stabilizatora determinuja zakres przemiesz-
czen odtamoéw leczonej kosci i wynikajacy stad stan od-
ksztatcenia regeneratu kostnego. Jest to swego rodzaju
sygnat mechaniczny odbierany przez komorki tkanek, kt6-
ry jest zamieniany na odpowiedni sygnat chemiczny uru-
chamiajgcy procesy réznicowania sie tkanek.

Cel pracy

Celem prezentowanej pracy jest okreslenie rozktadu
odksztatcen i cisnienia hydrostatycznego w regeneracie
kostnym powstajgcym miedzy odtamami wydtuzanej kosci
w funkcji przemieszczen odtamoéw kostnych.

loads and at the same time capable of stimulation of bone
tissue growth after the polymer resorption.
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DISPACEMENT OF BONE
FRAGMENTS AS A
FACTOR DETERMINING
BONE REGENERATE
FORMATION
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Introduction

The healing of a long bone fracture involves formation
and differentiation of tissues in the area where there has
been a break in bone continuity. If fragments of a broken
bone are stabilised by means of external fixators, the heal-
ing process significantly depends on the mechanical prop-
erties of the fixator itself. The mechanical properties of the
fixator construction determine the extent of displacement of
the fragments of the treated bone and the resultant bone
regenerate deformity. It is a kind of mechanical signal re-
ceived by the tissue cells, which is changed into an appro-
priate chemical signal triggering processes of tissue differ-
entiation.

Purpose of study

The study presented in this paper aimed to assess the
distribution of strain and the hydrostatic pressure inside the
regenerate formed between fragments of the elongated bone
in relation to displacements of bone fragments.

On the basis of histological examination of sheep and nu-
merical simulations, Claes and Heigele (1998) proposed a



Claes i Heigele (1998) na podstawie badan histologicznych
prowadzonych na owcach i symulacji numerycznych zapro-
ponowali model odtwarzania sie struktur tkankowych w
szczelinie zlamania kosci. W swoim modelu proces rézni-
cowania tkanek w przestrzeni miedzyodtamowej uzaleznili
od wartosci odksztatcen oraz cisnienia hydrostatycznego
~ strukturach tkankowych. Claes i Heigele swoj model za-
stosowali do symulacji proceséw zachodzacych miedzy
odtamami ztamanej kosci. W prezentowane] pracy ten sam
model wykorzystalismy do analizy wplywu przemieszczen
odtamow kostnych na stan przebiegu procesu odtwarzania
sig struktury kostnej w regeneracie wydtuzanej kosci.

Metoda badan

Badania prowadzono na drodze symulacji MES. W tym
celu zbudowano uproszczony model zespolenia odtamow
xostnych (RYS. 1a). Odlegltos¢ miedzy odtamami kostnymi
ustalono na 4 cm, co odpowiada wydluzeniu kosci o takg
wartosé. Dla czesci modelujacej odtamy kostne przyjeto
material o charakterystyce liniowo sprezystej (Bedzinski i
n., 1999), dla ktorego E=1,8x104MPa, a v=0,3. W niniej-
szej pracy przeprowadzono symulacje oddzialywania prze-
mieszczen odlamow wydtuzanej kosci na etapie stabiliza-
cji. czyli po zakonczeniu procesu wydtuzania. Przyjeto, ze
~ tym momencie regenerat kostny zbudowany jest gtéwnie
z tkanki tacznej widknistej (Kuryszko i in., 2000). W modelu
numerycznym tkanke tgczng widknistg zamodelowano jako
material o charakterystyce nieliniowej. W tym przypadku
zastosowano dwuparametryczny model Mooneya-Rivlina,
dla ktorego E=3MPa, v=0,49, a state C,=0,293, C,=0,177

e I%]

—o—dy = 1mm

—=—qdy = 2mm

—e—dy = 4mm

RYS. 2. Warto$ci odksztatcen ¢ i ciSnienia p
wyznaczone dla przypadku osiowego .
przemieszczenia odlamu o d = 4 mm, 2 mm, 1
mm; na wykresach punkt | =0 mm znajduje sig

na osi symetrii modelu .

FIG. 2. Strain ¢, and pressure p values calculated
for the case of bone fragment axial displacement:

d =4mm, 2mm and 1mm; the point | = 0mm agree
with model symmetrical axis.
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model of tissue regeneration in the bone fracture line. In
their model the process of tissue differentiation in the intra-
fragment area depended on the strain values and the hy-
drostatic pressure in tissue structures. Claes and Heigele
applied their model to simulations of the processes taking
place between fractured bone fragments. In the present work
we have used the same model to analyse the effect of the
displacement of bone fragments on the process of osteo-
genesis in the elongated bone regenerate.

Methodology

The research was based on simulation using the FEM.
For this purpose the authors developed a simplified model
of osteosynthesis of bone fragments (FIG. 1a). Distance
between bone fragments was determined at 4 cm, corre-
sponding to bone elongation by the same value. For the
part modelling bone fragments (B), the authors chose a
material with linearly elastic characteristics (Bedzinski et
al., 1999), where E = 1.8x104 MPa, and v=0.3. Our re-
search involved simulation of the effect of displacement of
the elongated bone fragments during the process of
stabilization, i.e. following the process of elongation. The
authors assumed that at that time the bone regenerate is
built mostly of fibrous tissue (Kuryszko et al., 2000). In the
numerical model, fibrous tissue (FT) was modelled as a

RYS. 1. Badany model odiamy kostne - regenerat:
a) podzial na objetosci odpowiadajgce
poszczegolnym tkankom, b) schemat obcigzenia
modelu; B-odtam kostny, FT-tkanka lgczna
wioknista.

FIG. 1. Structure (a) and boundary conditions of
the model (b); B-bone fragment, FT-fibrous tissue.

material with non-linear characteristics.

In this case the authors used a two-parameter Mooney-Rivlin
model, where E=3MPa, »=0.49, and constant C,=0.293,
C,=0.177 (Claes et al., 1998). The above mentioned mate-
rials were modelled as isotropic.

This model was subjected to loads simulating the state of
axial displacement d of bone fragments in the direction y
(FIG. 1b). The computations involved three different values
of such displacement d, , i.e. 4 mm, 2 mm, and 1 mm.

Results

Where bone fragments are displacement exclusively
along the long bone axis, strain ey change symmetrically in
relation to such axis. Irrespective of the displacement value
of bone fragments, the biggest deformity values ey are
present in the areas under bone fragments (FIG. 2). In the
external areas of the regenerate and under the marrow cavity
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dla ktérego E=3MPa, n=0,49, a state C,=0,293, C,=0,177
(Claes iin., 1998). Wymienione materialy zostaty zamode-
lowane jako izotropowe.

Model poddano obcigzeniom symulujacym stan osiowe-
go przemieszczenia d odtaméw w kierunku y (RYS.1b).
Obliczenia przeprowadzono dla trzech wartosci tego prze-
mieszczenia d,, tj. 4 mm, 2 mmi 1 mm.

Wyniki

W przypadku, gdy odtamy kostne przemieszczajg sie
wytgcznie wzdtuz osi diugiej kosci, odksztalcenia ey zmie-
niajg sie symetrycznie wzgledem tej osi. Niezaleznie od
wartosci przemieszczenia odtaméw kostnych najwieksze
wartosci odksztalcen ey wystepujg w strefach znajduja-
cych sie pod sciankami trzonu kosci (RYS.2). W
zewnetrznych strefach regeneratu oraz pod jama szpikowg
wartosci tych odksztatlcen malejg. W strefie zewnetrznej
regeneratu osiggajg srednio 43%, natomiast w strefie pod
jama szpikowg $rednio 18% wartosci maksymalne;.
Osiowe przemieszczenie odtamow kostnych o d,=4 mm
generuje w regeneracie, w strefie pod Scianami trzonu ko-
Sci, odksztatcenia ey o wartosci 8,4%. Mniejszy zakres prze-
mieszczen odtamoéw wywotuje mniejsze wartosci odksztat-
cen. | tak dla d,=2 mm odksztatcenia osiagajg wartosc e,
=4,2%, a dla d,=1 mm wartos¢ e, = 2,1%. Podobny charak-
ter zmian zaobserwowano w przypadku cisnienia hydrosta-
tycznego p. Najwyzsze wartosci p wystepujg w strefie pod
Sciankami trzonu kosci. W zaleznosci od poziomu prze-
mieszczen odlamow kostnych wartosci cisnienia p wyno-
szg: dla d,=4 mm p=0,22 MPa, dla d,=2 mm p=0,11 MPa,
dlad,=1 mmp=0,053 MPa. W zewnegtrznych strefach rege-
neratu oraz pod jama szpikowa wartosci cisnienia p sa niz-
sze. W strefie zewnetrznej regeneratu osiggaja srednio 13%,
natomiast w strefie pod jama szpikowa $rednio 23% warto-
Sci maksymalnej.

Podsumowanie

Na podstawie uzyskanych wynikéw mozna wnioskowac,
ze w poczatkowym okresie stabilizacji wytworzonego rege-
neratu kostnego najkorzystniejsze warunki biomechanicz-
ne do tego, aby proces tworzenia nowej tkanki kostnej prze-
biegat na podtozu chrzestnym wystepuja w strefie bezpo-
Srednio pod odtamami wydtuzanej kosci. Nalezy podkre-
sli¢, ze w miare jak bedzie postepowat proces réznicowa-
nia sie tkanek w regeneracie kostnym, to wtasnie w tych
rejonach beda pojawiaty sie nowe struktury kostne o innych
whasciwosciach mechanicznych (Prendergast i in., 1997;
Claesiin., 1998). Oznacza to, ze rozktad pola odksztatcen
i ciSnienia hydrostatycznego bedzie, przy zatozeniu jedna-
kowej stymulacji zewnetrznej w postaci przemieszczenia
odtamow, zmieniat sie w funkcji czasu.

Podziekowania

Praca zrealizowana w ramach Grantu KBN nr 5 TO7A
03225.

row cavity the values of such strain diminish. In the exter-
nal area of the regenerate they average 43% of the maxi-
mum value, an in the area under the marrow cavity they
average 18% of the maximum value.

Axial displacement of bone fragments by d,=4 mm gener-
ates in the regenerate, in the area under the bone frag-
ments, strain ey amounting to 8.4%. Smaller displacement
of bone fragments result in smaller deformities, namely for
d,=2 mm strain amount to e, =4.2%, and for d,=1 mm strain
amount to e, =2.1%. A similar pattern of change was ob-
served in the case of hydrostatic pressure p. The highest
values p are present in the areas under the bone fragments.
Depending on the extent of displacement of bone fragments,
the pressure values p are as follows: for d,=4 mm p=0.22M
Pa, for d,=2 mm p=0.11 MPa, and for d, =1 mm p=0.053
MPa. In the external areas of the regenerate and under the
marrow cavity the pressure values p are lower. In the exter-
nal area of the regenerate they average 13% of the maxi-
mum value, and in the area under the marrow cavity they
average 23% of the maximum value.

Summary

On the basis of the obtained results we can conclude
that in the initial period of stabilization of the generated bone
regenerate the most favourable biochemical conditions for
the process of osteogenesis on the cartilaginous base are
present in the area directly under the elongated bone frag-
ments. It must be stressed that in the course of differentia-
tion of tissues in bone regenerate, the above areas will ac-
quire new bone structures with different mechanical prop-
erties (Prendergast et al., 1997; Claes et al., 1998). Conse-
quently, distribution of the deformity area and the hydro-
static pressure will change over time assuming uniform ex-
ternal stimulation by displacement of bone fragments.
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Wstep

Dazenie do optymalizacji wkasciwosci stopow tytanu sto-

sowanych na implanty kostne jest przyczyna poszukiwania
nowych metod inzynierii powierzchni. Z naszych wstepnych
badar wynika, ze warstwa typu Ti;P+(Ti,Ni) wytworzona na
stopach tytanu poprawia odpornos¢ materiatu na zuzycie
zachowujac dobra odpornosé korozyjng stopu tytanu [1].
Badanie tego typu warstwy nie majg odniesienia w literatu-
rze. Biomateriaty kontaktujgce sie z komorkami i tkankami
aktywuja procesy biologiczne, ktére sg odpowiedzialne za
biozgodnos¢ implantu. Szczegdlnie wazne dla oceny bio-
zgodnosci warstw powierzchniowych sg badania pozwala-
jace oceni¢ wptyw topografii i sktadu chemicznego po-
wierzchni na wytworzenie biatek adhezyjnych, adhezje i
proliferacje komorek.
Celem badan byta ocena wtasciwosci biologicznych kom-
pozytowej warstwy powierzchniowej typu Ti;P+(Ti,Ni) wy-
tworzonej na stopie tytanu w aspekcie zastosowania jej na
implanty kostne.

Materiaty i metody

Przygotowanie prébek

Warstwe typu Ti,P+(Ti,Ni) wytworzono na stopie tytanu
Ti-6Al-4V poprzez autokatalityczne nanoszenie warstwy
niklowo-fosforowej w roztworze zawierajacym fosforan (1)
sodu (NaH,PO,xH,0), chlorek niklu (NiCl,x6H,0) oraz octan
sodu (CH,COONax2H,0) w temperaturze 95°C przez 1
godzine. Tak przygotowane prébki poddano nastepnie ob-
rébce jarzeniowej w atmosferze argonu, w temperaturze
700°C przez 4 godziny. Prébki ptukano etanolem i wodg
destylowana, a nastepnie sterylizowano plazmowo w apa-
racie Sterrad 100 w atmosferze H,0, w temperaturze 54°C
i ciSnieniu 7 hPa przez 1 godzine.
Charakterystyka warstwy

Wytworzone warstwy byly poddane badaniom: metalo-
graficznym na mikroskopie Neophot 2, topografii powierzch-
ni na mikroskopie skaningowym Hitachi S-3500N, chropo-
watosci powierzchni na profilometrze skanujgcym Form
Talysurf Series 2 firmy Taylor Hobson, sktadu fazowego na
dyfraktometrze rentgenowskim Philips PW 1830 stosujac
promieniowanie CoKa.
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DIFFUSION Ti_P LAYER
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Introduction

Looking for a new surface layer that improve titanium
alloy properties for bone implants are still in progress. Com-
posite layers Ti,P+(Ti,Ni) type produced on titanium alloys
endow materials with new features. In our preliminary stud-
ies it was shown that this surface layer improves wear re-
sistance simultaneously preserving high corrosion resist-
ance of titanium alloy [1]. These surface layers have not
been studied by other scientists, yet. Biomaterials activate
different biological processes in the contact with cells and
tissues, which are responsible for implant biocompatibility,
therefore production of a new surface layer requires stud-
ies in this term. It is particulary important for biocompatibility
to study the effect of surface topography and chemical com-
position on synthesis of adhesive proteins and cell behav-
iour. Our study was aimed to estimate the biological fea-
tures of Ti,P+(Ti,Ni) surface layer produced on titanium al-
loy in term of application in bone surgery.

Materials and methods

Samples preparation

Specimens of the Ti-6Al-4V alloy were subjected to nickel
electroless chemical deposition in a water solution contain-
ing NiCl,, NaH,PO, and CH,COONa at temperature of 95°C
for 1hour, followed by thermal treatment under glow dis-
charge conditions in an atmosphere of argon at tempera-
ture 700°C for 4 hours. Samples were cleaned with ethanol
and sterilised in plasma - Sterrad 100 apparatus in an at-
mosphere of H,0,at 54°C and 7 hPa for 1h.
Surface layer characteristics

The surface layers were examined as regards their:
- microstructure by etching of the metallographic
microsection of the surface layers in a solution of chemical
composition: 96 cm*H,0+ 2 cm*HNO; + 2 cm®*HF, using a
Neophot 2 microscope;
- phase composition using Philips PW 1830 x-ray
diffractometer with CoKa radiaton source;
- surface topography in a Taylor Hobson scanning
profilometer Form Talysurf Series 2, and scanning
microscopy Hitachi S-3500N type.
Cell behaviour
Osteoblast-like human osteosarcoma cells Saos-2 (the
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Aktywnos$¢ biologiczna komoérek

Osteoblasty (linia komoérkowa Saos-2, American Type Cul-
ture Colletion) hodowano przez 48 godzin na probkach
wedtug opisanej metody [2]. Hodowle komorkowa analizo-
wano badajac zywotnos¢ i apoptoze komérek, cykl komor-
kowy oraz produkcje fibronektyny i ekspresje receptora fi-
bronektyny (a5b1) za pomoca skaningowej cytometrii lase-
rowej (LSC, CompuCyte, USA) i mikroskopu konfokalnego
(Olympus, FV-500 System, Niemcy).

Wyniki

Charakterystyka powierzchni

Na stopie tytanu wytworzono kompozytowe warstwy
powierzchniowe typu Ti;P+(Ti,Ni). Warstwa zewnetrzna -
Ti;P o grubosci okoto 4 pm znacznie poprawita odpornosé
na zuzycie przez tarcie stopu tytanu oraz wyeliminowata
zjawisko uwalniania sktadnikéw stopu tytanu do $rodowi-
ska. Mikrostrukture i topografie oraz rozktad pierwiastkw
w warstwie kompozytowej przedstawiono na RYS.1.

A\ YRy

RYS. 1. Mikrostruktura (a), rozktad pierwiastkow
Ti, Al, Mn, Ni, i P (b) i topografia (c) warstwy
powierzchniowej typu Ti P+(Ti,Ni) na stopie
tytanu Ti-6Al-4V.

FIG. 1. Microstructure (a), distribution of Ti, Al,
Mn, Nii P (b) and topography (c) of the Ti P+(Ti,Ni)
type surface layer produced on Ti-6Al-4V alloy.

Biozgodnos¢

Osteoblasty hodowane na Ti,P+(Ti,Ni) analizowane w
mikroskopie konfokalnym byly réwnomiernie roztozone na
catej powierzchni biomateriatu. Najwiecej komérek w po-
pulacji byto w fazie G1 (45%) oraz G2M (ponad 35%) cyklu
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RYS. 2. Wzrost osteoblastow na warstwie Ti,P
wytworzonej na stpie tytanu Ti6Al4V analizowany
w mikroskopie konfokalnym. G1,S,G2M-fazy cyklu
komorkowego, A-apoptopza.

FIG. 2. Growth of osteoblast-like cells on samples
with composiye Ti P surface layer analysed under
confocal microscopy. G1,S,G2M-stages of cell
growth, A-apoptosis.

American Type Culture Collection) were cultured for 48
hours on samples according to previously described meth-
ods [2]. Cell cultures were analysed in terms of cell viability,
apoptosis, cell cycle, fibronectin production and expression
of fibronectin receptor using laser scanning cytometry (LSC,
CompuCyte, USA) and confocal microscopy (Olympus FV-
500 System, Germany).

Results

Surface characteristics

The composite surface layer of the Ti,P+Ti,Ni type was
produced on titanium alloy. The thickness of Ti;P, the outer
layer, was about 4 mm. The produced surface layer exhib-
ited high wear resistance and good corrosion resistance
compatible to Ti-6Al-4V alloy and protected against release
of ions from the titanium alloy. The microstructure and to-
pography of composite layer was shown at FIG. 1.
Biocompatibility

Cells cultured on Ti,P surface and visualised under
confocal microscopy were regularly distributed over the
surface. The most of cells were in G1 (45%) and G2M (over
35%) stage of the cell cycle (FIG. 2).
There were no apoptotic cells in examined population. The
matrix of intact cellular fibronectin was composed mostly of
uniform non-fibrillar network, and only in some areas
fibronectin formed fibrillar aggregates (Fig. 3A). Fibronectin
receptors (a5b1l) expression presented diffuse pattern in
most cells, only in aggregated cells this receptor was strongly
distributed on the cell membrane (FIG. 3B).

RYS. 3. Rozmieszczenie fibronektyny (A) i jej
receptora a5b1(B) w hodowli osteoblastow linii
Saos-2 na warstwie Ti,P wytworzonej na stopie
tytanu Ti-6Al-4V analizowane w mikroskopie
konfokalnym.

FIG. 3. Fibronectin (A) and its receptor a5b1(B)in
population of osteoblast-like cells cultured on Ti P
surface layer and analysed in confocal
microscopy.

Discussion

Our results showed that osteoblasts (Saos-2 cells) ad-
hered to the composite surface layer Ti,P+(Ti,Ni) type pro-
duced on titanium alloy and demonstrated high biological
activity. Fibronectin, the element of biofilm produced on bio-
material aggregated in some areas of the surface. It can
not be excluded that these areas have a specific topogra-
phy and/or chemical composition which activate osteoblasts
to produce fibronectin. High expression of fibronectin
receptor in cell membrane mainly in some cells is followed
by aggregated fibronectin in biofilm. Surface topography
analyses revealed lower roughness of some areas, what



komérkowego. W badanej populacji nie znaleziono ko-
marek martwych (RYS. 2).

Fibronektyna zlokalizowana zewnatrzkomdérkowo tworzyta
jednolitg sie¢. Skupiska wtdkienek obserwowano sporadycz-
nie (RYS. 3A). Ekspresja receptoréw dla fibronektyny w
wiekszosci komérek byta rozproszona i tylko w komoérkach
tworzgcych agregaty byta wyraznie zaznaczona na ich ob-
wodzie (RYS. 3B).

Dyskusja

Z badan wynika, ze osteoblasty linii komérkowej Saos-2
adherujg do warstwy kompozytowej typu Ti;P+(Ti,Ni) wy-
tworzonej na stopie tytanu i charakteryzuje je wysoka ak-
tywnos¢ biologiczna. Fibronektyna, sktadnik biofilmu wytwo-
rzonego na biomateriale tworzy skupiska w niektérych ob-
szarach powierzchni biomateriatu. Nie mozna wykluczyc,
ze te miejsca wykazujg specyficzng topografie i/lub sktad
chemiczny powierzchni, ktéry aktywuje osteoblasty do pro-
dukgiji fibronektyny. Wysoka ekspresja w btonie komérko-
wej receptoréw dla fibronektyny tylko w niektérych komor-
kach odpowiada skupieniom fibronektyny w biofilmie. Ana-
liza topografii powierzchni biomateriatu wykazata mniejsza
chropowatos¢ niektérych obszaréw powierzchni wytworzo-
nej warstwy, co prawdopodobnie wptywa na wydzielanie i
organizacije fibronektyny w biofilmie. Wplyw topografii i skta-
du chemicznego powierzchni biomateriatu na synteze bia-
tek tworzacych biofilm jest znanym zjawiskiem, opisywa-
nym w literaturze [3-5]. Uzyskane wyniki potwierdzajg bio-
zgodnos¢ wytworzonej warstwy powierzchniowej typu
Ti,P+(Ti,Ni), chociaz topografia powierzchni wymaga dal-
szej modyfikacji dla zastosowan na implanty kostne.
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probably effects synthesis and distribution of fibronectin
in biofilm. The influence of surface topography on produc-
tion of proteins that form biofilm is known fact from the
literature [3-5]. Our results confirm biocompatibility of
Ti3P+(Ti,Ni) surface layer produced on Ti-6Al-4V alloy al-
though surface topography requires modification for bone
implants application.
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 141-142]

Powszechnie stosowane na implanty materiaty metalicz-
ne nie zapewniajg dobrego potgczenia pomiedzy implan-
tem a zywa tkanka. Pokrycie implantu cienkg powtoka krze-
mianowa lub fosforanowa moze w wydatny sposob polep-
szy¢ whasciwosci biologiczne powierzchniimplantu i zapew-
ni¢ wytworzenie bezcementowego wigzania pomiedzy tkan-

PHOSPHO-SILICATE
AND SILICATE LAYERS
MODIFIED BY
HYDROXYAPATITE
PARTICLES

M. RokiTA, A. BRoZek, M. HANDKE

AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLTy oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,
AL. Mickiewicza 30, 30-059 Krakow, PoLAND

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 141-142]

Common used metal materials don't ensure good con-
nection between an implant and biological neighbourhood.
Covering implants by thin silicate or phosphate layers en-
able to improve biological properties of implants and create
conditions for producing the non-concrete bonding between
the implant and tissue.

The project object is development in the field of implant
layers technology. Phospho-silicate layers were deposited
onto different base materials such as metal (titanium or iron),
ceramic or carbon, using sol-gel methods. Deposited sols
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ka a implantem.

Celem pracy jest opracowanie nowych sktadow i specy-
ficznych warunkéw nanoszenia powtok na implanty. War-
stwy fosforanowo krzemianowe o wysokiej zawartosci SiO,
byly nanoszone na r6zne podtoza - ceramiczne, weglowe i
metaliczne, przy czym skoncentrowano sie gtéwnie na tych
ostatnich, jako najpowszechniej stosowanych materiatach
do wyrobu implantéw. Stosowanymi podtozami metalicz-
nymi byly: stal nierdzewna, tytan oraz stop tytanowy Ti90/
Al6/V4. Gtéwng metoda nanoszenia byta metoda zol-zel.
Przygotowano zole o roznych sktadach (fosforanowo-krze-
mianowe o zawartosci SiO, 75-85%, z dodatkiem wapnia
lub sodu i wapnia) i stezeniu (3-15% w przeliczeniu na SiO,).
Stosowano jedno lub wielokrotne nanoszenie oraz wielo-
stopniowa obrdbke termiczng naniesionych na podioza
metaliczne powtok. Praca obejmowata rowniez przygoto-
wanie zoli krzemianowych modyfikowanych dodatkiem hy-
droksyapatytu syntetycznego badz naturalnego (z kosci
wotowych). Opracowano warunki nanoszenia i obrobki ter-
micznej takich powtok.

Powtoki byty poddawane badaniom rentgenowskim (XRD)
w celu ustalenia ich sktadu fazowego. Metoda ta nie za-
wsze okazala sie odpowiednia, ze wzgledu na drobnokry-
stalicznos¢, badz wrecz amorficznos¢ powtok. Gtownymi
fazami identyfikowanymi w powtokach byty fosforany wap-
nia o ré6znym stopniu uwodnienia oraz krystobalit. Badania
spektroskopowe uzupetniaty wyniki uzyskane metodg XRD,
potwierdzajac wystepowanie poszczegolnych ugrupowan
(np. grup PO,) w materiale powtoki. Przeprowadzono row-
niez badania mikroskopowe (mikroskopia scanningowa z
EDX) w celu okreslenia sktadu chemicznego, homogenicz-
nosci i zwartosci powtok. Probki z naniesionymi powtokami
poddawano termostatowaniu w SBF (metoda in vitro). Po
termostatowaniu probki byty ponownie poddawane opisa-
nym powyzej badaniom. W przypadku niektorych sktadow
stwierdzono narastanie hydroksyapatytu w trakcie termo-
statowania. Sprawdzano réwniez oddziatywanie zywych
komérek z wybranymi materiatami powtokowymi, w szcze-
gollnosci zywotnosé fibroblastéw i osteoblastéw na po-
wierzchni prébek.

Pokrycie implantow powtokami krzemianowo - fosforano-
wymi lub krzemianowymi zawierajgcymi hydroksyapatyt
powinno w wydatny sposob zmniejszy¢ niekorzystny, koro-
zyjny wptyw impantu na zywa tkanke oraz poprawic pota-
czenie implant - tkanka.
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were prepared regarding composition, concentration and
layer heat treatment conditions. Our work includes also pre-
paring silicate sols of different concentration and proper
(powder) fraction of synthetic as well as natural hydroxya-
patite, depositing the sol mixed with hydroxyapatite onto
the base material (metal, cerami, carbon) and heat treat-
ment.

The prepared layers are examined to determine their phase
composition (XRD, IR spectroscopy methods), density and
continuity (scanning microscopy with EDX methods).

The XRD method in not always sufficient one because of
low crystallinity of deposited layers. IR spectroscopy ena-
bled to estimate phase composition of pre-heated layers.
Biological activity of layers was evaluated by means of es-
timation of their corrosive resistance in synthetic body flu-
ids ("in vitro" method) and of bone cells growth on the lay-
ers surface.

Introducing hydroxyapatite to the layer sol should improve
connection tissue - implant and limit the disadvantageous,
corrosive influence of implant material (metal) on the tis-
sue.
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Zalety porowatej ceramiki korundowej, jako materiatu im-
plantacyjnego, zachecity do badan nad zastosowaniem jej
jako nosnika lekdw czy zywych komorek w inzynierii tkan-
kowej. Waznym jest przy tym dobdr ceramiki o odpowied-
niej porowatosci utatwiajgcej odzywianie, proliferacje i réz-
nicowanie komérek. Uzycie no$nika o duzej porowatosci,
to znaczy wysokim stosunku pola powierzchni do objeto-
Sci, ma szczegolne znaczenie w przypadku implantaciji prze-
widzianych do bogato unaczynionych organéw. Najefektyw-
niejsze rozwiniecie pola powierzchni materiatu uzyskuje sie
przy wytworzeniu ceramiki o matych porach, lecz wielko$¢
ich winna by¢ jednak optymalna dla rozmiaréw i metaboli-
zmu otaczajacych je komérek [1]. Zapewnia to odpowied-
nig przestrzeri do przenikania mnozacych sie komorek,
wytwarznia substancji miedzykomadrkowej i unaczynienia [2].
Tak przygotowane materiaty korundowe moga by¢ réwniez
nosnikami polimeréw przeznaczonych do kumulaciji i uwal-
niana lek6w. Badanie oddzialywania porowatej ceramiki z
nosnikami polimerowymi na leukocyty ludzkiej krwi obwo-
dowej moze udzieli¢ odpowiedzi o ich cytotoksycznym lub
proliferacyjnym oddziatywaniu, a takze o potencjalnej wcze-
snej i péznej reakcji tkankowej i by¢ moze okazac sie czu-
tym testem do praktycznej selekcji materiatow [3, 4]. Celem
badan byta ocena toksycznego dziatania biomateriatéw na
leukocyty ludzkiej krwi obwodowej w tescie MTT.

Materiat i metody

Badano dwa nosniki polimerowe: hydroksypropylomety-

loceluloze i poli(alkohol winylu), ktérymi nasgczono tworzy-
wa korundowe o tym samym sktadzie chemicznym lecz r6z-
nigce sie technologig wytwarzania i porowatoscig. Do tego
celu zastosowano dwa tworzywa korundowe:
1. o porowatosci 80+90%, wytwarzane metodg wypalania
gestwy ceramicznej naniesionej na matryce organiczna.
Tworzywo to zostato nasgczone prézniowo nosnikiem w
postaci hydroksy-propylometylocelulozy, HPMC firmy Flu-
ka.
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Successes of porous corundum ceramics as graft mate-
rial encouraged to studies of its usage as madicaments or
living cells carrier in tissue engineering. Selection of ceram-
ics with proper porosity making nourishment, proliferation
and differentiating of cells easier is important. Usage of car-
rier with large porosity, high relation of surface field to vol-
ume is particularly essential in case of imlantations to high
vascularized organs. The most effective development of
surface field of material is achieved in producing ceramics
with small pores but their size should be best for the sizes
and metabolism of the surrounding cells [1]. It ensures proper
space for permeation of cells cultures, producing intercellu-
lar substance and vascularisation [2]. Such prepared co-
rundum materials can be carriers of polymers for medica-
ments revelling. Influence of porous ceramics with polymers
carriers on leukocytes of human peripheral blood can ex-
plain its cytotoxic or potential proliferating influence and
potential early and late tissue reaction and it can turn out a
sensitive test for practical biomaterial selection [3, 4]. The
objective of this study was to examine the in vitro cytotoxic-
ity activities of a biomaterials on a human pripheral blood
leukocytes using MTT cytotoxicity assay.

Material and methods

Two polymer carriers were tested: hydroxy-
propylmethylcellulose and vinyl polyalcohol with corundum
materials with witch corundum materials with which corun-
dum materials with the same chemical composition but dif-
ferent producing technology were dripped. For that aim co-
rundum materials were used:

1. with porosity 80-90% produced with cauterization of ce-
ramic density brought on organic matrix. That material was
vacuum dripped carrier as hydroxypropylmetylcellulose,
HPMC produced by Fluka.

2. with porosity 60-70% produced with cauterisation of ce-
ramic density chemically foamed. That material was vacuum

MATERIALOW
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2. 0 porowatosci 60+70%, wytwarzane metoda wypalania

zostato nasgczone prozniowo nosnikiem w postaci poli(al-
koholu winylu), PAW o nazwie handlowej Poval-05 firmy
Shin-Etsu.
Tak przygotowane materialy zostaly wysuszone metoda lio-
filizacji, a nastepnie poddane sterylizacji radiacyjnej w wa-
runkach standardowych dla materiatdw medycznych.
Krew

Krew pochodzita z Wroctawskiego Centrum Krwiodaw-
stwa i pobierana byta od grupy zdrowych wolontariuszy w
wieku od 18 do 45 lat.
Metoda izolacji leukocytdw ludzkiej krwi obwodowej

Krew pobierano na heparyne w stosunku 1:10, leukocy-
ty izolowano przez wirowanie w gradiencie gestosci 1,115
g/ml z uzyciem Gradisolu (Agua-Medica Poznan). 5ml krwi
nawarstwiano na 3ml gradisolu i wirowano przez 30 min./
400xg. Zebrane leukocyty ptukano dwukrotnie w medium
hodowlanym RPMI1640 z dodatkami i zawieszano w me-
dium do do gestosci 2x10 ¢ komorek/ml.
Test cytotoksycznosci

Test cytotoksycznosci wykonano na leukocytach ludz-
kiej krwi obwodowej. Na plytke 24 dotkowg firmy Costar
nanoszono po 1 ml zawiesiny leukocytéw o gestosci 1x10
6/ ml zawieszonych w medium hodowlanym RPMI1640 z
dodatkiem 2% surowicy cielecej, peinicyliny,i streptomycy-
ny. Do tak przygotowanych komoérek dodawano jatowe prob-
ki badanych biomaterialébw o wadze 10 mg, nastepnie in-
kubowano w temp. 370 C w wilgotnej atmosferze z 5% CO,.
Cytotoksyczno$¢ biomateriatéw badano po 24 i po 72 go-
dzinnej inkubacji.
Cytotoksycznos¢ ceramiki korundowej HPMC i PAW w
tescie MTT

Do oceny cytotoksycznosci biomateriatéw zastosowano
analize kolorymetryczng z wykorzystaniem testu MTT [3-
(4,5-dimethythiazoyl-2-yl) 2,5-diphenylte-trozoliumbromide].
Wskaznikiem zywotnos$ci komorek w tescie jest aktywnosé
mitochondrialnej dehydrogenazy. Uzyto MTT (Sigma, St.
Louis, MO) o stezeniu 5 mg/ml rozpuszczonego w PBS.
Dla pomiaru przezywalnosci komérek, do kazdego dotka
ptytki zawierajgcego biomateriaty z hodowlg leukocytow
dodawano 25 pl roztworu MTT i inkubowano w temp. 37°C
w wilgotnej atmosferze z 5% CO,. Nastepnie do kazdego
dotka dodawano 100 pl mieszniny lizujgcej (45 ml dime-
thylformamide, 13,5 g sodium dodecyl sulfate i 55 ml
wody destyl.) i po 3 h inkubacji w 37°C odczytano warto$¢
absorbanciji przy dtugosci fali | =570 nm na czytniku (Start
Fax Awareness Technology, Inc. 2100).

Wyniki

Cytotoksyczno$c¢ ceramiki korundowej z nosnikami poli-
merowymi PAW i HPMC okreslana byta na podstawie od-
dzialywania na leukocyty ludzkiej krwi obwodowej. Wyniki
badan cytotoksycznosci in vitro ilustrujg ryciny: RYS.1. A
B. Wskazujg one, ze ceramika korundowa z HPMC nie-
znacznie obniza zywotnos¢ komérek po 24 godz., nato-
miast po 72godz. toksyczne dziatanie tego biomateriatu jest
statystycznie istotne. Przezywalno$¢ komérek po inkubacji
z ceramikg korundowg z PAW, zaréwno po 24 h jak i po 72
h, byta podwyzszona i statystycznie istotna.

WhniosKi

Wyniki badan wskazujg ze ceramika korundowa z PAW
wplywata na zwiekszong proliferacje komdrek ludzkiej krwi,
natomiast ceramika korudowa z HPMC dziata toksyczne

dripped with carrier as vinyl poly(alcohol), PAW wit the
brand name Poval-05 produced by Shin-Etsu. Such pre-
pared materials were dried with lyophilizion and next ra-
dioactive sterilised in standard conditions of medical ma-
terials.
Blood donors

Peripheral vein blood was taken from a group of healthy
volunteers and obtained from Wroctaw Regional Transfu-
sion Center. The persons were 18-45 years old.
Leukocytes

Leukocytes were isolated from heparinized peripheral
blood (10 U/ml) by gradient centrifugation in Gradisol G with
a density of 1,115 g/ml (Aqua Medica, Poznan, Poland).
Five ml of blood were layered on three ml of Gradisol and
centrifuged for 30 min. at 400x g. The leukocytes from the
interphase were collected, washed two times with RPMI sup-
plemented with 2% c. s. and suspended in this medium at a
density of 2x108 cells/ml
Cytotoxicity assay

Cytotoxicicity of the compounds was determined in the
human leukocytes. For cytotoxicity test, the human
leukocytes were seeded in 24-well (Costar) 1 ml of 1x106
cells/ml in the culture medium RPMI with 2% calf serum,
penicillin and streptomycin was deposited into each well.
Samples of the tested biomaterials in amount 10mg of each
were added to prepared cells, which were then incubated
for 24h and 72h at 37°C in the atmosphere of 5% CO2 in
air.
The cytotoxicity of HPMC and PAW were detected by
MTT assay

MTT[3-(4,5-dimethythiazoyl-2-yl) 2,5-diphenylte-
trozoliumbromide] colorimetric analysis was used to meas-
ure the cytotoxicity of biomaterials. The test is based on
mitochondrial dehydrogenase cell activity as an indicator of
cell viability. MTT (Sigma, St. Louis, MO) was dissolved in
PBS at concentration of 5 mg/ml. To measure cell killing,
25 ul solution was added to every well of the culture plates
with biomaterials, and these were incubated for 2h at 37°C
in the atmosphere of 5% CO, in air. A solvent solution (100
ul of 45 ml dimethylformamide, 13,5 g sodium dodecyl
sulfate, and 55 ml distilled water) was added to every well
and after 3h incubation at 37°C, the optical density at 570
nm was measured in a microplate reader (Start Fax Aware-
ness Technology, Inc. 2100).

Results

Cytotoxicty of ceramics with PAW i HPMC were deter-
mined in human leukocytes. The results of our in vitro cyto-
toxicity assessment are shown in FIGURE 1 A and B. They
shown that HPMC no statistically significant reduced the
cells viability after 24h of incubation (FIG. 1A). The cytotox-
icity effect of HPMC ceramic was dependent on time of in-
teraction with human blood leukocytes and after 72h incu-
bation was statistically significant (Fig. B). The cells viabil-
ity after 24h nad 72h of incubation with PAW ceramic was
ennchanced and statistically significant (FIG. 1A, B).

Conclusions

The cytotoxicity effect HPMC was dependent on time of
interaction with human blood leukocytes and after 72h in-
cubation was statistically significant. The obtained results
indicate that direct contact of the human peripheral blood
leukocytes culture with cermics with PAW did not show any
cytotoxicity effect and ennchance proliferation of cells. Test
MTT is usfull for preliminary selection of biomaterial.
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RYS. 1. Oznaczanie cytotoksycznosci biomateriatdw PAW i HPMC na ludzkich komdrkach krwi obwodowej: A)

po 24 godzinach, B) po 72 godzinach.

RYS. 1A. Wyniki badan przedstawiono jako + SD z 5 doswiadczen; * wskazuje statystycznie istotne réznice

pomiedzy ceramika z PAW i kontrolg (p=0,018).

RYS. 1B. Wyniki badan przedstawiono jako + SD z 5 doswiadczen; * wskazuje statystycznie istotne réznice
pomiedzy ceramika z HPMC i kontrolg (p=0,010); ** wskazuje statystycznie istotne réznice pomiedzy ceramika

z PAW i kontrolg (p=0,006).

FIG. 1. Cytotoxicity determined by MTT assay on human peripheral blood leukocytes after indicated of the

biomaterials. A) after 24h, B) after 72 h.

FIG. 1A. The results present mean + SD of five separate experiments. * indicates statistically significant difference

as compared to control with PAW (p=0,018).

FIG.1B. The results present mean + SD of five separate experiments:
* indicates statistically significant difference as compared to control with HPMC (p=0,010)
** indicates statistically significant difference as compared to control with PAW (p=0,006)

na komarki krwi. Efekt toksyczny pogtebiat sie wraz z wy-
dtuzonym czasem oddziatywania tego biomateriatu z leu-
kocytami krwi obwodowej. Badanie cytotoksycznosci na
leukocytach ludzkich, z wykorzystaniem testu MTT, pozwala
na wstepna selekcje nowych biomateriatow.

Podziekowanie

Praca wykonana zostata w projekcie badawczym nr 1064
w ramach badan wkasnych uczelni.
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 146-147]

Stopy Co-Cr-Mo stosowane sg na implanty w ortopedii i
chirurgii szczekowej od ponad dwudziestu lat. Sg one po-
wszechnie uzywane ze wzgledu na bardzo dobre wtasci-
wosci mechaniczne, mimo, ze ich biokompatybilno$¢ nie
jest w petni satysfakcjonujgca. Szczegdlnie waznym pro-
blemem jest odpornos¢ korozyjna tych stopéw ze wzgledu
na prawdopodobienstwo wywotywania proceséw kancero-
gennych przez jony metali.

W ostatnich latach prowadzone sg intensywne badania nad
poprawg wtasciwosci biomateriatbw metalowych poprzez
naktadanie powtok [1-3]. Za jeden z najbardziej obiecuja-
cych materiatébw na powtoki uwaza sie dwutlenek tytanu.
TiO, wytwarzany metoda zol-zel moze by¢ stosowany jako
ochronna powtoka antykorozyjna [4, 5]. Powtoki te wykazu-
ja takze dobrg kompatybilnos$¢ z krwig, oraz bioaktywnosc¢,
ktdra polega na procesach osteosyntezy zachodzacych na
ich powierzchni [5].

W niniejszej pracy, powtoki TiO, naktadane byly metodg
zol-zel na implantacyjny stop Co-Cr-Mo, w r6znych warun-
kach. Badano wptyw warunkéw naktadania na odpornosc¢
korozyjng pokrytego stopu, oraz na zdolno$¢ wzrostu struk-
tur apatytowych na powierzchni powtoki TiO,.

Zol TiO, przygotowywano z Ti[O(CH,)3CH,], przez miesza-
nie z bezwodnym etanolem, kwasem octowym i wodg de-
stylowang w stosunku molowym [Ti]:[H,0]:[CH,COOH] =
1:10:1. Powtoki TiO, nanoszono na stop Co-Cr-Mo (Vital-
lium) metodg zanurzeniowg. Po natozeniu warstwe suszo-
no w temperaturze pokojowej przez okoto 20 minut i wy-
grzewano w 400-800°C przez 15 minut. Procedure nakia-
dania warstw przeprowadzano jedno-, lub trzykrotnie, od-
powiednio w tych samych warunkach.

Odpornosé korozyjna tak przygotowanych prébek badano
przy pomocy pomiaréw elektrochemicznych w roztworze
Ringera. Stwierdzono, ze nawet jednowarstwowa powtoka
TiO, poprawia odpornos¢ korozyjna prébki w poréwnaniu
ze stopem bez powtoki, lecz zdecydowanie lepsza popra-
we osiggnieto naktadajgc powtoki trzywarstwowe wygrze-
wane zaréwno w temperaturze 500°C, jak 800°C.

Badano takze wplyw temperatury obrdbki cieplnej powtok
TiO, wytwarzanych metoda zol-zel na ich bioaktywnosc.
Bioaktywnos¢ okreslano jako zdolnosé do wzrostu hydrok-
syapatytu na powierzchni powtoki podczas wytrzymywania
w sztucznej plazmie krwi (SBF) [6]. Probki z trzywarstwo-
wymi powlokami wygrzewanymi w temperaturach 400-
700°C termostatowano w SBF w temperaturze 37°C przez
20 dni. Po dwdch dniach wytrzymania w SBF, na powierzch-
ni wszystkich prébek pojawity sie wydzielenia Ca-P. Sktad

IMPROVEMENT

IN PROPERTIES

OF THE Co-Cr-Mo
IMPLANT ALLOY BY
MEANS OF TiO,
SOL-GEL COATING

BoZena PIETRZYK, LEszEk KLIMEK, SEBASTIAN Miszczak

INSTITUTE OF MATERIALS ENGINEERING,
TecHNICAL UNIVERSITY OF £6DZ,
STEFANOWSKIEGO 1, 90-924 £.6pZ, PoLAND

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 146-147]

Co-Cr-Mo alloys have been used for implants in ortho-
pedic and dental surgery for over twenty years. They are
commonly used because of their excellent mechanical prop-
erties, although their biocompatibility is not completely sat-
isfactory. An especially important problem is their corrosion
resistance because of the probability of carcinogenic proc-
esses induced by metal ions.

In the last years the intensive study on an improvement of
metal biomaterials properties by coatings deposition has
been made [1-3]. One of the perspective coatings seems to
be titanium dioxide. TiO, prepared by the sol-gel method
can be used as corrosion protection coating [4, 5]. It re-
veals good blood compatibility [3] and a bioactivity which
consist in osteosynthesis on its surface [5].

In this work TiO, sol-gel coatings were deposited on Co-Cr-
Mo implant alloy at different conditions. The influence of
deposition conditions on the corrosion resistance of the
coated alloy and the ability to grow bonelike apatite struc-
tures on the surface of TiO, coating was investigated.

The TiO, sol was prepared from titanium(lV)butoxide by
mixing it with absolute ethanol, acetic acid and distilled water
in the molar ratio [[Ti]:[ H,O]: [CH,COOH] = 1:10:1. The TiO,
coatings were deposited on Co-Cr-Mo alloy (Vitallium) by
dip-coating. The dip-coated film was dried in the room tem-
perature for about 20 minutes and annealed at 400-800°C
for 15 minutes. The deposition procedure of the film was
repeated one or three times, respectively in the same con-
ditions.

The corrosion resistance of investigated samples were
tested by means of electrochemical measurements in Ringer
solution. It was found that even the one-layer TiO, coating
improved the corrosion resistance of the sample in com-
parison with uncoated alloy, but much better improvement
was achieved for three-layer coatings annealed both at
500°C and at 800°C.

The influence of heat treatment temperature of sol-gel TiO,
coatings on their bioactivity was investigated. The bioactivity
of TiO, coatings was determined as ability to form a hy-
droxyapatite (HAP) on their surfaces by soaking in simu-
lated body fluid (SBF) [6]. Three-layer coatings annealed at
temperature of 400-700°C were soaking in SBF at tempera-
ture of 37°C for 20 days. After two-days soaking in SBF,
Ca-P precipitation appeared on the surface of all samples.
The chemical composition of the precipitation was typical
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RYS. 1. Krzywe polaryzacji dla stopu Co-Cr-Mo:
bez powtoki i z powtoka TiO, wytwarzang metoda
zol-zel, w roztworze Ringera.

FIG. 1. Polarization curves for Co-Cr-Mo alloy:
uncoated and with TiO, sol-gel coating, in Ringer
solution.
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RYS. 3. Widmo EDS powierzchni prébki po 12
dniach wytrzymania w ptynie SBF, w temperaturze
37°C.

FIG. 3. EDS spectrum of the sample surface after
12-days soaking in SBF.

chemiczny tych wydzielen byt typowy dla hydroksyapatytu.
Badanie przeprowadzone po 12 dniach pokazato, ze w
wyniku wytrzymania w SBF powierzchnia prébek zostata
pokryta ciagta warstwg hydroksyapatytu o grubosci jedna-
kowej na wszystkich prébkach. Po 20 dniach termostato-
wania w SBF stwierdzono, ze morfologia probek i przyrost
grubosci warstwy HAP sg podobne dla wszystkich bada-
nych prébek. Morfologia i wyniki analizy EDS powierzchni
typowej probki przedstawiono, odpowiednio, na RYS. 2 i
RYS. 3.

W wyniku przeprowadzonych badan stwierdzono, ze
powtoki TiO, wytwarzane metoda zol-zel poprawiajg wia-
Sciwosci implantacyjnego stopu Co-Cr-Mo. Powtoki TiO,
zZnaczgco podnosza odpornos¢ korozyjna pokrytego stopu.
Nadajg takze zdolno$¢ wzrostu hydroksyapatytu na po-
wierzchni probek. Szybkos¢ wzrostu HAP w Srodowisku SBF
jest podobna w catym, badanym zakresie temperatur wy-
grzewania powtok.

RYS. 2. Obraz SEM powierzchni prébki z powtoka
TiO,, wygrzewanej w 400°C, po 12 dniach
wytrzymania w SBF.

FIG. 2. SEM image of sample surface with TiO,
coating annealed at 400°C, after 12 days soaking
in SBF.

for HAP. The examination following 12 days of soaking
showed that the surface of all samples were covered by a
continuous layer of HAP, as a result of soaking in SBF, and
that the thickness of the HAP layer on all samples were
equal. The morphology of samples and an increase of the
thickness of HAP layers after 20 days of soaking were simi-
lar for all samples, as well. The typical morphology and re-
sult of EDS analysis of the sample surfaces are presented
in FIG. 2 and FIG. 3, respectively.

It was found that TiO, sol-gel coating improved proper-
ties of Co-Cr-Mo implant alloy. TiO, coatings prepared by
sol-gel method considerable increased the corrosion resist-
ance of the coated alloy and gave ability to growth HAP on
its surface for whole range investigated temperatures of
annealing.

PiSmiennictwo References
[1] Paszenda Z., Marciniak J: .The influence of base structure and
carbon coating on the corrosion resistance of Co-Cr-Mo alloy. J.
Mater. Proces. Tech. 78 (1998) 143-149.

[2] Masalski J., Gluszek J., Zabrzeski J., Nitsch K., Gluszek P.:
Improvement in corrosion resistance of the 316L stainless steel by
means of Al203 coatings deposited by the sol-gel method. Thin
Solid Films 349 (1999) 186-190.

[3]LiuJ.X., Yang D.Z., Shi F., Cai Y.J.: Sol-gel deposited TiO2 film
on NiTi surgical alloy for biocompatibility improvement. Thin Solid
Films 429 (2003) 225-230.

[4] Fallet M., Mahdjoub H., Gautier B., Bauer J.P.: Electrochemical
behaviour of ceramic sol-gel coatings on mild steel. J. Non-Cryst.
Solids 293-295 (2001) 527-533.

[5] Nonami T., Taoda H., Hue N.T., Watanabe E., Iseda K., Taza-
wa M., Fukaya M.: Apatite formation on TiO, photocatalyst film in a
pseudo body solution. Mater. Res. Bull. 33(1) (1998) 125-131

[6] Kim H.M., Miyazaki T, Kokubo T., Nakamura T., Revised simu-
lated body fluid. Bioceramics 2001,13: 47.

MATERIALOW

(o

©000000000000000000000000000000000000000 00 g,



A\

R

I

tOW

ERIA

\

|

MAT

148 WARSTWA WIERZCHNIA

TYTANU TECHNICZNEGO
PRZEZNACZONEGO
NA IMPLANTY
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 148-150]

Wstep

W1tdrna alloplastyka biodra wymaga zastosowania mro-
zonych i masywnych przeszczepdw kostnych oraz metalo-
wych stabilizatoréw w postaci siatek i koszykéw wzmacnia-
jacych oraz mostkujacych ubytki kostne [1]. Chronig one
wszczep przed nadmiernymi przecigzeniami wystepujacy-
mi w tych obszarach gtéwnie w czasie wgajania sie prze-
szczepu [2].

Przy wstepnej obrébce mechanicznej metalowych stabili-
zatorOw istnieje koniecznos¢ wycinania z blachy zarysu kra-
wedzi przed ich dalszg obrobka ksztattujaca przez tlocze-
nie lub zginanie. Nalezy dobrac taki sposéb wycinania, aby
nie wprowadzi¢ do warstwy wierzchniej zbyt duzych zmian
strukturalnych, ktére mogtyby wptyng¢ na trwato$¢ impaln-
téw w Srodowisku tkanek i ptynéw ustrojowych.

Badania wiasne

Materiatem do badan byta blacha z tytanu technicznego
w stanie wyzarzonym o grubosci 2 mm wykonanego zgod-
nie z normg ISO 5832-2, ASTM B 265-99 Grade 1 produk-
cji KOBE STEEL LTD, Japan o sktadzie chemicznym przed-
stawionym w TABELI 1

Sktad chemiczny %
Tytan

Ti

techniczny

0,035 | 0,009 | 0,002 | 0,063 | 0,028 | reszta

TABELA 1. Sktad chemiczny tytanu technicznego
TABLE 1. Chemical constitution of commercial
titanium

oraz nastepujacych parametrach wytrzymatosciowych:
R,=361MPa, R,=249 MPa, A, =37%.

Prébki przecinano trzema metodami:

- gilotyng z maksymalng gruboscia ciecia 2 mm,

- strumieniem wody z dodatkiem proszku Sciernego; $red-
nica dyszy - 1 mm, ci$nienie wody - 300 MPa, ziarnisto$¢
proszku - 240 mm.

Obserwacje struktur dokonano na mikroskopie optycznym
Axiovert 25 potaczonym z aparatem cyfrowym Sony Fd
Mavica. Uzyskane mikrostruktury warstwy wierzchniej po
réznych rodzajach ciecia w r6znych strefach przedstawio-
nonaRYS.1i2.

Wartos¢ i gradient umocnienia warstwy wierzchniej okre-
$lono przez pomiar mikrotwardosci na zgtadach skosnych,
przy uzyciu mikrotwardosciomierza Hanemanna. Wyniki

SURFACE LAYER

OF TECHNICAL TITANIUM
USEING FOR PRODUCING
IMPLANTS
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CzesTocHOWA UNIVERISTY OF TECHNOLOGY
*INSTITUTE OF MATERIAL SCIENCE,
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[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 148-150]
Introduction

Secondary hip arthroplsty needs the massive and fro-

zen bone grafts and metal stabilizers in the form of nets
and baskets, which strengthen and fasten the bone defects
[1]. Stabilizers protect the graft against excessive overload
occurring in its surrounding, especially during heal process
[2].
During preliminary mechanical working of the stabilizers it
is necessary to cut out a surface profile from the sheet and
then the obtained blank is shaped by stamping. Cutting out
operation should be chosen in such way that structural
changes in the surface layer were minimal, because they
affected the implant durability in the tissue environment and
tissue fluid.

Tests

In the tests the following material was used:
- technical annealed titanium sheet with the thickness of 2
mm, which is used for producing implants (according to ISO
5832-2, ASTM B265-99 Grade 1), made in KOBE STEEL.
LTD, Japan. Titanium chemical constitution is presented in
TABLE 1.
Titanium mechanical properties were as following:

- tensile strength R,=361MPa,
- yield point R.=249 MPa,
- unit elongation A=37%.

The samples were cut out by 2 methods:

- by a guillotine shear for sheets with maximal thickness of
2 mm,

- by a water jet with an additive of abrasive dust; a nozzle
diameter - 1 mm, water pressure - 300MPa, granularity of
silica powder - 240 mm.

The structures of the top layer were examined under Axiovert
25 microscope equipped with Sony Fd Mavica digital cam-
era. FIGURES 1 and 2 show the microstructures of the sur-
face layer, which were obtained in different kinds of cutting
and in the different cutting zones.

The top layer strengthening was assessed by microhardness
measurements of the skew microsections 1:3 with
Hanemann'’s microhardness tester. Microhardness distribu-
tion is presented in FIGURE 3. According to the tests high
strengthening of the surface layer in the upper zone of cut-
ting was when the process had been carried out with the
guillotine shear. The upper zone of cutting consisted of two
phases: elastic and plastic material flow and plastic mate-
rial flow affecting an increase in HV0,02 microhardness



RYS. 1. Mikrostruktura

RYS. 2. Mikrostruktura

warstwy wierzchniej
tytanu technicznego
po cieciu gilotyna,
zgtad skosny 1:3,
trawiono 2ml HF+2ml
HNO,+96 ml H,O, pow.
200x: a) goérna, b)
Srodkowa, c) dolna
strefa ciecia.

FIG.1. Microstructure
of the commercial
titanium surface layer
after cutting with the
guillotine shear. A
skew microsection
1:3; etching - 2ml
HF+2ml HNO_+96 ml
H,O; magnification
200x; a) top, b) central,
c) bottom cutting zone.

warstwy wierzchniej
tytanu technicznego
po cieciu strumieniem
wody z dodatkiem
proszku $ciernego,
zgtad skosny 1:3,
trawiono 2ml HF+2ml
HNO,+96 mI H,O, pow.
200x: a) gorna, b)
srodkowa, c) dolna
strefa ciecia.

FIG. 2. Microstructure
of the commercial
titanium surface layer
after cutting with the
water jet. A skew
microsection 1:3;
etching - 2ml HF+2ml
HNO,+96 ml H,O;
magnification 200x; a)

top, b) central, c)
bottom cutting zone.

tych pomiaréw przedstwiono na RYS. 3.

Z pomiaréw mikrotwardosci wynika, ze po cieciu gilotyng
wystepuje silne umocnienie warstwy wierzchniej w gornej
strefie ciecia tj. w fazie sprezysto-plastycznego i plastycz-
nego ptyniecia, ktére na gtebokosci 1,7 mm od powierzchni
powoduje wzrost mikrotwardosci HV 0,02 o 18%. Glebo-
kos$¢ umocnienia wyniosta okoto 18 mm (RYS. 3). Podobne
umocnienie (19,6%) wystepuje w dolnej strefie ciecia w fa-
zie pekania. Ciecie strumieniem wody powoduje bardzo
mate umocnienie w granicach 0,2-0,3 %, a glebokos¢ umoc-
nienia nie przekracza 4 nm.

Pomiar chropowatos$ci powierzchni przecinanych blach do-
konano profilografometrem Perthometer M2 firmy Mahr z
gtowicg NHTG-100 o rozdzielczosci profilu 0,012 mm i fil-
trze Gaussa dla odcinka elementarnego L.= 2,5 mm i od-
cinka odwzorowania L= 17,5 mm.

Z pomiaréw wynika, ze chropowatos¢ powierzchni po cieciu
gilotyng w fazie plastycznego ptyniecia wyniosta 1,59 nm, a

—nm— ciecie gilotyng (goérna strefa ciecia)
—e— ciecie gilotyng (dolna strefa cigcia)
ciecie strumieniem wody
o z dodatkiem proszku $ciernego
N p! ¢}
~

3204

300

2804

HV 0,02

260

Odlegto$¢ od powierzchni x,pu m

RYS. 3. Rozktad mikrotwardosci w warstwie
wierzchniej tytanu po réznych rodzajach ciecia.
FIG. 3. Microhardness distribution in the surface
layer of commercial titanium after different cutting
kinds.

about 18% at a depth of 1,7 nm. Depth of strengthening
was about 18mm (FIG. 3). Similar strengthening (~19%) was
in the bottom zone of cutting, i.e. the cracking phase.
Cutting with the water jet affected only a very small harden-
ing of the top layer - about 0,2%. Hardening depth did not
exceed 4 nm.

Roughness measurements of the cutting surfaces were
made with the surface analyzer -Perthometer M2 by Mahr
company, NHTG-100 measuring head with profile resolv-
ing power of 0,012 mm and Gauss's filter for an elementary
measuring length 1.=2,5 mm and reference length 1=17,5
mm were used.

According to the measurements it is seen that surface rough-
ness is R,=1,59 nm for the plastic flow phase and R,=7,18
nm for the cracking phase when cutting process was car-
ried out with the guillotine shear. Surface roughness for the
cutting process by the water jet is R,=5,79 nm.

Final comments

From the analysis of the structural changes and strength-
ening of the surface layer after different cutting processes it
results that cutting by the guillotine shear gives high cold
work both in the elastic and plastic material flow phase and
in the cracking phase. The cold work comes up to 18nmm in
depth. At a depth of 1,7 mm the increase in microhardness
is 19%.

Cutting by the water jet with the additive of abrasive dust
causes very small structural changes in the cutting zone
manifesting in little hardening of the surface layer, the in-
crease in microhardness of 0,2% and strengthening depth
coming up to 4 nm.

Mechanical strengthening of the surface layer of the cutting
implants affects the essential changes in internal material
energy and creation a potential difference between the spe-
cial zones. In tissue fluid's presence microcurrents can ap-
pear. Such a situation may affects the beginning of the
local inflammatory states.

Therefore it is advisable to cut out the implants with the
water jet causing only a very small structural changes and
material strengthening of the surface layer. The changes,
which reach to 4 nm in depth, can be removed easily by
electrochemical polishing before passivation.

Roughness of the cutting surfaces is insufficient both in the
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w fazie pekania R,=7,18 nm. Po cieciu strumieniem wody
zmierzona chropowatos¢ powierzchni wyniosta R,=5,79 nm.

Uwagi koncowe

Z analizy zmian strukturalnych i umocnienia warstwy
wierzchniej po réznych rodzajach ciecia wynika, ze ciecie
gilotyng powoduje wystepowanie silnego zgniotu zaréwno
w fazie sprezysto-plastycznego plyniecia jak i w fazie peka-
nia zalegajgcego na gtebokosci 18 mm. Na gtebokosci 1,7
mm wzrost mikrotwardos$ci wyniést 19%. Ciecie strumie-
niem wody z dodatkiem proszku $ciernego powoduje bar-
dzo mate zmiany strukturalne w obszarze cigcia, mate umoc-
nienie warstwy wierzchniej ze wzrostem mikrotwardosci o
0,2-0,3% i glebokoscig umocnienia okoto 4 nm. Umocnie-
nie warstwy wierzchniej implantéw powoduje istotne zma-
iny energii wewnetrznej materiatu i tworzenie sie roznicy
potencjatéw miedzy réznymi strefami, co moze powodowac
w obecnosci ptyndw ustrojowych wystapienie mikropradow,
zarodkujgcych miejscowe stany zapalne. Wskazane jest sto-
sowanie wycinania implantdbw metodg ciecia srtumieniem
wody wywotlujgcej w warstwie wierzchniej niewielkie zmia-
ny strukturalne i umocnienie materiatu. Zmiany te zalegaja-
ce na gtebokos¢ do 4 nm moga by¢ tatwo usuniete przez
polerowanie elektrolityczne przed procesem pasywowania.
Chropowatos$¢ przecinanych powierzchni jest niezadowa-
lajaca zarbwno metoda ciecia gilotyna i woda. Dalsze pro-
by beda zmierza¢ do zoptymalizowania parametrow ciecia
wodag, stosujgc mniejsze Srednice dysz oraz proszek o
mniejszej wielkosci ziarna.
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Streszczenie

W artykule przedstawiono wstepne wyniki badan
nad otrzymaniem biozgodnego, porowatego mate-
riatu syntetycznego, o okreslonej orientacji poréw w
przestrzeni, umozliwiajgcej komoérkom kostnym "za-
gniezdzenie sie" oraz tworzenie kosci. Opracowano

case of cutting with the guillotine shear and water jet. The
further tests will head towards to optimization of the cutting
parameters for the water jet. Both the smaller nozzle diam-
eters and smaller size of the abrasive dust grains will be
tested.
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Summary

The introductory results of studies on the obtaining
of a biocompatible, porous synthetic material of de-
fined orientation of pores in space, permitting the bone
cells to infest and form bones, are presented. A ce-



kompozyt ceramiczno-polimerowy, w ktérym faze
ceramiczna stanowi porowaty spiek z
hydroksyapatytu a faze polimerowa
(biodegradowalna) zapetniajaca w ré6znym stopniu
pory makromonomer laktydowo-weglanowy. Taki
sktad kompozytu pozwolit pogodzi¢ duzg
porowato$¢ materialu z wymagang wytrzymatoscig
mechaniczng oraz spetni¢ warunek biozgodnosci.
Stowa kluczowe: bioceramika, kompozyty cera-
miczno-polimerowe, ceramika hydroksyapatytowa,
polimery laktydowo-weglanowe,
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 150-154]

Wprowadzenie

Uzyskanie odpowiedniego biomateriatu, ktory petnitby

role implantu kostnego, a jednoczes$nie spetniatby wymogi
medyczne oraz zapewniat sukces kliniczny, jest tematem
wielu prac badawczych [1]. Materiatem najbardziej zblizo-
nym pod wzgledem chemicznym do czesci nieorganicznej
tkanki kostnej jest hydroksyapatyt, ktory otrzymywany dro-
ga syntezy chemicznej, stanowi surowiec wyjSciowy w pro-
cesie otrzymywania ceramiki porowatej. Odpowiednio za-
projektowane ceramiczne tworzywa porowate sg jednocze-
$Snie materiatem morfologicznie zblizonym do struktury gab-
czastej kosci, a dzieki optymalnie dobranej porowatosci i
wielkosci poréw umozliwiajg wrastanie tkanki kostnej oraz
trwalsze jej potaczenie z koscig. Ceramika porowata, w
szczegolnosci z hydroksyapatytu, charakteryzuje sie jed-
nak niska odpornosciag na kruche pekanie, co w przypadku
materiatdw przeznaczonych do petnienia funkcji mechanicz-
nych staje sie istotnym problemem. Wytwarzanie materia-
tow ceramicznych w postaci kompozytow, czyli kombinaciji
dwu i wiecej dobranych faz, pozwala poprawi¢ te nieko-
rzystne wkasciwosci [2, 3, 4]. Wprowadzenie w pory cera-
micznego tworzywa porowatego odpowiednio dobranego
polimeru organicznego prowadzi do uzyskania nowych cha-
rakterystyk wytrzymatoSciowych kompozytu. Zastosowanie
biodegradowalnego polimeru umozliwia natomiast stopnio-
we wrastanie tkanki kostnej w pory kompozytu poprzez jed-
noczesng degradacje polimeru, co prowadzi¢ moze do jego
catkowitego zastgpienia przez zywa tkanke.
Powyzej wymienione zatozenia zrealizowano przez wytwo-
rzenie ceramiki z hydroksyapatytu o zatozonej porowatosci
i wielkosci poréw metodg osadzania ceramicznej masy lej-
nej na podtozu polimerowym (polimeric sponge method) i
spiekaniu w optymalnych warunkach, a nastepnie polime-
ryzacji in situ w porach takiego tworzywa makromonome-
réow laktydowo-weglanowych [5, 6].

Materiaty i metody badan

Do badan nad otrzymaniem ceramiki porowatej zasto-
sowano dwa rodzaje proszkow: hydroksyapatyt
Ca,(PO,)3(0OH) prod. Aldrich o powierzchni wtasciwej 62,95
m?/g (BET) i fosforan tréjwapniowy Ca,(PO,); prod. Aldrich
o powierzchni wkasciwej 63,75 m?/g (BET). Proszki te ze-
stawiono w stosunku wagowym 1:3. Jako podtoze polime-
rowe wybrano gabki poliuretanowe prod. Eurofoam Polska
Sp. z 0.0. 0 wielkosci poréw: 440-520 nm (S 31048) i 520-
720 mm (S 31062), z ktérych wycinano ksztattki, a nastep-
nie pokrywano je tworzywem fosforanowym metodg osa-
dzania z odpowiednio zestawionej ceramicznej masy lej-
nej. Prébki byty suszone i wypalane w temperaturze 1300°C
przez 1h w piecu oporowym typu Carbolite z programowa-
na szybkoscig wzrostu temperatury: do 700°C -1°C/min, do
1300°C - 5°C/min. Po oznaczeniu skurczliwo$ci liniowej i

ramic-polymer composite has been developed, in
which a porous ceramics of hydroxyapatite is the ce-
ramic phase and a lactide-carbonate macromonomer
is the polymer (biodegradable) phase filling to a vari-
ous degree the pores. Such a composite composi-
tion permitted to reconcile the high porosity of the
material with the required mechanical strength and
fulfill the biocompatibility condition.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 150-154]

Introduction

The obtaining of a suitable material which would act as a
bone implant and at the same time would fulfill the medical
requirements and assure clinical success, is the subject of
many research works [1]. Hydroxyapatite is a material most
resembling, from the chemical point of view, the inorganic
part of bone tissue. It is obtained by chemical synthesis and
it is a starting material in the process of obtaining porous
ceramics. The appropriately designed ceramic porous ma-
terials are simultaneously a material resembling the spongy
structure of bones, and due to the optimal selection of po-
rosity and pore size, they permit the ingrowing of the bone
tissue and more permanent connection with the bone. How-
ever, porous ceramics, and especially of hydroxyapatite, is
characterized by low resistance to brittle fracture, which in
the case of materials intended to fulfill mechanical func-
tions, becomes an important problem. The production of
porous ceramics in the form of composites, i.e. combina-
tion of two or more selected phases, permits to improve
these unfavorable properties [2, 3, 4]. The introduction of
an appropriately selected organic polymer into the pores of
the porous ceramic material leads to the obtaining of new
strength characteristics of the composite. The use of a bio-
degradable polymer permits, however, gradual ingrowing
of the bone tissue into the composite pores by simultane-
ous degradation of the polymer, which may lead to its com-
plete replacement by a live tissue.

The above mentioned assumptions were realized by the
formation of a hydroxyapatite ceramics of defined porosity
and pore size by depositing ceramic casting slips on a poly-
mer support (polymeric sponge method) and sintering un-
der optimal conditions, and then polymerization in situ of
lactide-carbonate macromonomers in the pores of such a
material [5,6].

Materials and methods of studies

Two types of powders were applied for the studies on
the obtaining of porous ceramics: hydroxyapatite
Cay(PO,)3(OH) (Aldrich) of specific surface 62.95 m?/g
(BET) and tricalcium phosphate (Aldrich) of specific sur-
face 63.75 m?/g (BET). These powders were applied at a
1:3 ratio. Polyurethane sponges (Eurofoam Poland Ltd) of
pore size 440-520 nm (S 31048) and 520-720 nm (S 31062)
were used as the polymer base, of which profiles were cut
out and then covered with the phosphate material by depo-
sition of the appropriately prepared casting slip. The sam-
ples were dried and sintered at 1300°C for 1h in a Carbolite
resistance furnace with a controlled temperature increase:
up to 700°C - 1°C/min, to 1300°C - 5°C/min. After determi-
nation of the linear shrinkage and total porosity, a lactide-
carbonate macromonomer of 15% concentration (first pore
filling) and 35% (second pore filling) was introduced while
maintaining 65°C and in a nitrogen atmosphere. After po-
lymerization of the macromonomer in the ceramic material
pores, the degree of pore filling and total porosity of the
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porowatosci catkowitej do prébek wprowadzony zostat ma-
kromonomer laktydowo-weglanowy o stezeniu 15% (pierw-
sze zapetnienie poréw) i 35% (drugie zapetnienie poréw),
przy zachowaniu temperatury 650C i w Srodowiska azotu.
Po polimeryzacji makromonomeru w porach tworzywa ce-
ramicznego oznaczono stopien zapetnienia poréw oraz
porowatos¢ catkowita uzyskanego kompozytu. Dla wybra-
nych prébek kompozytowych zbadano charakterystyke ob-
cigzenie - odksztatcenie w prébie $ciskania przeprowadzo-
nej w maszynie wytrzymatosciowej INSTRON. Badania
mikrostrukturalne przeprowadzono w mikroskopie skannin-
gowym typu Leo 1530.

Wyniki

W TABLICY 1 zestawiono $rednie wartosci wtasciwosci
porowatych ksztattek z tworzywa fosforanowego oraz kom-
pozytéw fosforanowo-polimerowych. Z danych tych wyni-
ka, ze mozna uzyska¢ kompozyt o duzej porowatosci po-
wyzej 50%, niezbednej ze wzgledu na przyszte zastosowa-
nia, ktéra moze by¢ regulowana iloscia polimeru zapetnia-
jacego pory. RYSUNEK 1 ilustruje zmiane charakterystyki
wytrzymatosciowej opracowanego kompozytu w poréwna-
niu do typowego przebiegu zniszczenia tworzywa porowa-
tego nie wypetnionego czesciowo polimerem. Przy ok. 30%
stopniu zapetnienia porow (krzywa C) obserwowany jest
nieznaczny wzrost wytrzymatosci w poréwnaniu do probki
bez polimeru, ale probka nie ulega zniszczeniu nawet przy
15% jej odksztatceniu, podczas gdy ok. 3-4% odksztatce-
nie probki z porowatego tworzywa fosforanowego zakon-
czyto sie jej katastroficznym zniszczeniem (krzywa A). Na-
tomiast dwukrotny wzrost wytrzymatosci widoczny jest dla
prébek kompozytowych, w ktérych polimer zapetnia 50%
objetosci poréw (krzywa B). Takie zachowanie pod obcig-
zeniem otrzymanych prébek kompozytowych rozszerza
mozliwosci aplikacyjne kruchych tworzyw ceramicznych o
znacznej porowatosci.

Ceramiczne tworzywo porowate Kompozyt
Wielko& Ceramic porous material Composite
sl ReE O Skurczliwo® | Gesto€ | Porowato& | Porowato® | Stopien
poliuretanowej liniowa pozorna, | catkowita catkowita | zapetnienia
Linear Total Total poréw
Pore size of shrinkage | Apparent porosity porosity Degree of
polyurethane density pore filling
sponge

pm glem?® %

440-520 , 1,06 ! 5 31,3

49,4

520-720 g ) ) ) 355

TABELA 1. Wtasciwosci fizyczne prébek z
tworzywa fosforanowego i kompozytéw
ceramiczno-polimerowych.

TABLE 1. Physical properties of samples from
the phosphate material and ceramic-polymer
composites.

RYSUNEK 2 przedstawia mikrostrukture prébek z tworzy-
wa fosforanowego przed i po wypetnieniu poréw polime-
rem laktydowo-weglanowym. Na RYS. 2A widoczny jest
szkielet z ceramiki fosforanowej z licznymi spekaniami, ktére
zostajg 'zaleczone’ fazg polimerowa jak wida¢ na RYS.2B i
C, co ttumaczy wzrost wytrzymatosci probek. Na RYS.2B i
C widaé, ze zgodnie z zatozeniem pory w tworzywie poro-
watym zostaty tylko czesciowo zapetnione polimerem.

obtained composite were determined. For selected com-
posite samples the loading - strain characteristics was de-
termined in compression tests on an INSTROM strength
apparatus. Microstructure studies were performed with a
Leo 1530 scanning microscope.

Results

In TABLE 1 are presented the average values of the prop-
erties of porous samples made of the phosphate material
and phosphate-polymer composites. From these data it
appears that it is possible to obtain a composite of high
porosity, over 50%, necessary due to future applications,
which can be controlled by the amount of the polymer filling
the pores. FIGURE 1 shows the changes in the strength
characteristics of the developed composite in comparison
to a typical destruction course of a porous ceramic material
without the polymer in the pores. At about 30% of pore fill-
ing (curve C) a slight increase in strength is observed in
comparison with the sample without the polymer, but the
sample does not undergo destruction even at 15% of its
strain, while at 3-4% strain of the sample from porous phos-
phate material ended in catastrophic destruction (curve A).
However, a two fold increase in strength is visible for com-
posite samples in which the polymer fills 50% of the pore
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RYS. 1. Charakterystyki obciazenie-odksztatcenie
w probie Sciskania ksztattek: A-porowate
tworzywo fosforanowe (P=70%); B-kompozyt
ceramika-polimer (stopien zapetnienia porow -
30%); C-kompozyt ceramika-polimer (stopien
zapetnienia porow - 50%).

FIG. 1. Load-strain charakcteristics in sample
compression test: A-Porous phosphate material
(P=70%); B-Ceramics-polymer composite (pore
filling with polymer - 30%); C- Ceramics-polymer
composite (pore filling with polymer - 50%).

volume (curve B). Such a behavior under load of the com-
posite samples obtained broadens the application possi-
bilities of brittle ceramic materials of considerable porosity.
FIGURE 2 shows the microstructure of samples from the
phosphate material before and after filling the pores with
a lactide-carbonate polymer. In FIGURE 2A a skeleton from
a phosphate ceramics can be observed, with numerous
cracks which become "healed" with the polymer phase, as
is seen in FIGURES 2B and 2C, which explains the increase
in the strength of samples. FIGURES 2B and 2C show that
in agreement with the assumption the pores in the porous
material were only partially filled with the polymer.

Conclusions
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RYS. 2. Mikrostruktura probek ceramiki fosforanowej: A-tworzywo porowate ; B-kompozyt ceramika-polimer
(30% zapetnienie poréw polimerem); C-kompozyt ceramika-polimer (50% zapetnienie poréw polimerem).

FIG. 2. Microstructure of phosphate ceramics samples: A-porous material; B-ceramics-polymer composite (30%
filling of pores with polymer); C-ceramics-polymer composite (50% filling of pores with polymer).

Podsumowanie

W wyniku przeprowadzonych badan uzyskano kompo-
zyt ceramiczno-polimerowy o osnowie z fosforanowego two-
rzywa porowatego, w ktérym pory czesciowo sg wypetnio-

As a result of the studies carried out, a ceramic-poly-
mer composite with a phosphate porous material matrix
in which the pores are patrtially filled with a lactide-carbon-
ate polymer, was obtained. The applied method of deposit-
ing the phosphate material on a selected polyurethane sup-
port permits to realize the predicted (assumed) size in the
composite form. The amount of the polymer phase intro-
duced to the porous material pores may be controlled by
the polymerization parameters, whereas by modification of
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ne polimerem laktydowo-weglanowym. Zastosowana me-
toda osadzania tworzywa fosforanowego na wybranym pod-
tozu poliuretanowym pozwala realizowac zatozong wielko$¢
poréw w ksztattce kompozytowej. llos¢ wprowadzonej do
poréw tworzywa porowatego fazy polimerowej moze by¢
kontrolowana parametrami procesu polimeryzacji, natomiast
poprzez modyfikacje sktadu chemicznego kopolimeru ist-
nieje mozliwos¢ optymalizacji szybkosci biodegradacji fazy
polimerowej w kompozycie.
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Wprowadzenie

Polisulfon jest materiatem czesto stosowanym do otrzy-
mywania membran filtracyjnych (np. do hemodializy) oraz
do produkcji r6znego typu implantéw [1, 2]. Hydrofobowy
charakter powierzchni polisulfonu, wynikajacy z budowy che-
micznej tego polimeru, jest przyczyng zanieczyszczania
membran substancjami biatkowymi [3]. Zmniejszenie hy-
drofobos$ci powierzchni poprzez wprowadzenie ugrupowan
polarnych powoduje, ze proces adsorpcji biatek ulega za-
hamowaniu. Izotaktyczny polipropylen jest wykorzystywa-
ny miedzy innymi do produkciji siatek chirurgicznych. W pra-
cy badano wptyw naswietlania polisulfonu i polipropylenu
promieniowaniem UV (254 i 265 nm) oraz efekt dziatania
plazmy H,O,. Obserwowano zmiany zachodzace na po-
wierzchniach polimerow.

Materiaty i metodyka

Materiaty: polisulfon (Aldrich, Mn = 16000), monofilamen-

the copolymer chemical composition it is possible to
optimize the biodegradation rate of the polymer phase in
the composition.
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Introduction

Polysulfone is frequently used as a material for fil-
tration membranes (eg., for haemo dialysis) and medical
implants of various types [1, 2]. The hydrophobic character
of polysulfone surface, resulting from its chemical structure,
is the reason of membrane fouling with proteins [3]. This
effect can be diminished by making the surface more hy-
drophilic by the introduction of polar groups. Isotactic
polypropylene is applied to the production of surgical mesh.
In this paper the effect of the irradiation of polysulfone with
the UV light absorbed by polysulfone and the effect of
plasma H,O, treatment was studied. The changes of the
polymer surface were monitored.

Materials and methods

Materials: polisulfone (Aldrich, Mn = 16000), isotactic
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RYS. 2. Obraz SEM
filmu polisulfonowe-
go po 12h naswie-
tlania.

FIG. 2. SEM micro-
graph of PSU film
irradiated for 12 h.

RYS.1. Obraz SEM
niemodyfikowanego
filmu polisulfonowe-
go.

FIG.1. SEM
micrograph of PSU
unmodified film.
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RYS. 3. Obraz SEM
ompozytu (PP+PSU)
poddanego dziata-
niu plazmy H,0, .
FIG.3. (PP+PSU)
composite after
plasma treatment.

RYS.4. Obraz SEM
siatki polipropyleno-
wej poddanej dzia-
taniu plazmy H,0O, .
FIG.4. Polypropy-
lene mesh after H,0,
plasma treatment.

55, Bruker (FTIR), FTIR Excalibur (ATR) oraz Renishow
2000 (RS). Obserwacje SEM prowadzono przy uzyciu mi-
kroskopu JSM-5410 Jeol. Materiaty naswietlano promienio-
waniem UV (I =254 and 265 nm) emitowanym przez $red-
niocisnieniowg lampe ASH 400 (otrzymane prébki ozna-
czono jako PSU/irr, (PP+PSU)/irr and PP/irr), a takze pod-
dawano dziataniu plazmy H,0O, (tak uzyskane prébki ozna-
czono jako PSU/pl, (PP+PSU)/pl and PP/pl).

Wyjsciowe i zmodyfikowane prébki umieszczano nastep-
nie w roztworze albuminy wotowej (6%) na okres 48 go-
dzin, sptukiwano dwukrotnie buforem fosforanowym i su-
szono w temperaturze pokojowej. Materialy z zaadsorbo-
wang albuming zanurzano w wodnym roztworze (2cm?), za-
wierajagcym poliheksametylenobiguanid (0,0001%), polok-
samer (0,05%), hydroksypropylometyloceluloze ( 0,15%) i
Na,EDTA (0,02%), na 3 godziny (roztwor GOC). llos¢ albu-
miny oznaczano metodg spektrofotometryczna rejestrujac
widmo UV wzgledem GOC (absorbancja GOC jest zanie-
dbywana dla at | >250).

Wyniki i dyskusja

Obserwacje SEM wykazaty, ze zmodyfikowane po-
wierzchnie polisulfonu (homogeniczne filmy i kompozyty)
charakteryzuja sie znacznie wiekszg szorstkoscig niz préb-
ki oryginalne (poréwnaj RYS.1-3). Nie stwierdzono nato-
miast zmian szorstkosci siatki PP (RYS.4).

Na RYSUNKU 5 przedstawiono widma UV niemodyfiko-
wanego filmu PSU i filméw zmodyfikowanych. Absorpcja
rozciggajaca sie w kierunku fal dtuzszych (300 - 400 nm),
odpowiedzialna za zo6tkniecie probek, jest zwigzana z two-
rzeniem koniugowanych struktur polifenolowych [4].
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RYS. 5. Widma UV prébek PSU przed modyfikacja,
po naswietlaniu promieniowaniem UV w ciagu 12
godzin i trawieniu plazma H,O, (1 i 2 cykle).

FIG. 5. The UV absorption spectra of PSU samples
before modification, after UV irradiation for 12 h
and plasma treatment (1 and 2 cycles).
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FIG. 6. The IR spectra of PSU films: unmodified
and irradiated for 12 h.

polypropylene surgical mesh (PP) (Bard). The samples
were prepared in the form of homogeneous films (PSU)
or compsites consisting of monofilament polypropylene
mesh covered with polysulfone thin layer (PP+PSU).

The spectra of polymer samples were recorded with 8452A
Hewlett Packard (UV-VIS), EQIUNOX 55, Bruker (FTIR),
FTIR Excalibur (ATR) and Renishow 2000 (RS) spectro-
photometers. SEM observations were performed with JSM-
5410 Jeol instrument. The samples were irradiated with the
UV light (I =254 and 265 nm) with the aid of ASH 400 me-
dium pressure mercury lamp (resulting samples denoted
as PSUlirr, (PP+PSU)/irr and PP/irr) as well as subjected to
plasma H,O,etching in a Sterrad 100 system (resulting sam-
ples denoted as PSU/pl, (PP+PSU)/pl and PP/pl). The origi-
nal and modified samples were then put into a bovine se-
rum albumin solution (6%) for 48 h, rinsed with phosphate
buffer two times and dried at room temperature. Materials
with adsorbed albumin were then immersed for 3 h in the
GOC solution (2 cm?), containing polihexametylene-
biguanide (0,0001%), poloxamer (0,05%), hydroxypropyl
methylocelullose (0,15%) and Na,EDTA (0,02%). The
amount of albumin was determined by recording the UV
spectrum with GOC as a reference and the evaluation of
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156 protein adsorption was done with a spectrophotometric
eo0ocoe method at 280 nm (absorbance of the GOC solution at| >250
0,03 nm is negligible).
Results and discussion
0,025 A
H The modified surfaces of PSU (homogeneous films and
o 0,02 - composites) present a much rougher morphology than the
2 cast PSU, which was observed in SEM micrographs (see
§ 0015 | FIG. 1-3). No changes in roughness were observed in the
9 ' case of polypropylene mesh (FIG. 4).
g The UV spectra of unmodified and modified polysulfone films
0,01 - H are presented in FIG.5. The absorption extending into the
long wave range of the spectrum (300 - 400 nm), responsi-
0,005 | ble for the yellowing of the samples, was attributed to the
formation of conjugated polyphenyl structures [4].
The decrease of sulfone (1152 cm™®) and ether (1245 cm?
0 T T ' and 791 cm?) bands [5] connected with the degradation of
1700 1200 700 polysulfone as well as the formation of carbonyl (~1730 cm?)
wave number / cm-1 and hydroxyl (~3500 cm™) groups [5] were confirmed by
spectroscopic measurements in the IR region carried out
for modified samples (see for example FIG. 6 and 7).
The spectra of modified polypropylene were almost identi-
FIG. 7. IR ATR spectrum of (PP+PSU) composite cal with the spectra of original samples.
after H,0, plasma treatment. The amount of bovine serum albumin adsorbed on the
modified polysulfone surfaces, PSU/irr and (PP+PSU)/irr is
considerably lower than that taken of from the original films
and composites. Plasma treatment of PSU and (PP+PSU)
0.4 leads also to the decrease in albumin adsorption, but the
035 effect is smaller than in the case of photochemical modifi-
- = psuia cation. The small decrease in albumin adsorption was ob-
0,3 —Sa served for PP mesh modified with plasma. The UV spectra
o PSUIpl-a of albumin removed from the PSU samples (PSU unmodi-
g 025 fied, PSU irradiated for 12 h and PSU after plasma treat-
‘é’ 02 ment, solutions in GOC) are presented in FIG. 8; the values
2 ' of absorbance at the maximum of albumin band (280 nm)
2 0,15 for investigated materials are collected in TABLE 1.
i It was previously established [6] that the contact angle of
0.1 water to the investigated PSU films and composites
a (PP+PSU) visibly decreased after UV irradiation and plasma
005 | Ry~ treatment (e.g., PSU: 82°, PSUYirr: 44°, PSU/pl: 63°), which
0 i . " ———
230 330 430 Absorbancja
wave length / nm przy 280 nm
Absorbance
at 280 nm
RYS. 8. Widmo UV albuminy usunietej z PSU
powierzchni PSU, PSU/pl | PSU/irr. PSUlirr
FIG. 8. UV absorption spectra of albumun PSU/pl
removed from PSU, PSU/pl and PSU/irr. PP
PP/irr
PP/pl
towa siatka chirurgiczna z izotaktycznego polipropylenu (PP+PSU)
(PP) (Bard). Probki otrzymano w postaci homogenicznych (PP+PSU)/irr
filmow lub kompozytéw ztozonych siatki PP pokrytej cienka

warstwa polisulfonowg (PP+PSU).

\g Widma probek polimerowych rejestrowano za pomoca spek- TABELA 1. Absorbancja albuminy (280 nm)
; tI’OfOtometrC')W 8452A Herett PaCkard (UV-V'S), EQIUNOX usunietej Z powierzchni badanych materiak')w_
Analiza widm IR wykazata obnizenie absorbancji w zakresie TABLE 1. Absorbance of albumin removed from
3 czestosci drgan grupy sulfonowej (1152 cm) oraz grupy ete- the surface of investigated materials.
rowej (1245 cm™ and 791 cm™) [5], co $wiadczy o degradacii
u < polisulfony w wyniku modyfikacji. Stwierdzono réwniez two-
— ; . ~ o i
(a4 x;:;e(gg;uopooiﬁq)k ?Sr??gryzlsgggi:\fvelﬁgnﬁ: p)rlzz)ézg\lfv?gl: o confirms the decrease . iq hydrophobici'ty of modified
ZLIJ na RYS. 6i7). Widma polipropylenu w zakresie IR nie ulegty ppl){sglfone surfages cindl 5 n SEEmR T ine 0SEEd
— zmianie po przeprowadzeniu modyfikacji. e albl.Jmm ECEEIga.
> < llo$¢ albuminy wotowej zaadsorbowanej na zmodyfikowa- Conclusions
E nych przez naswietlanie filmach PSU/irr i kompozytach
(PP+PSU)/irr jest znacznie nizsza od ilosci albuminy zdje- Taking into account the presented results, one can con-

|
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tej z niemodyfikowanych filméw PSU i kompozytéw. Dziata-
nie plazmy réwniez prowadzi do zahamowania adsorpcji, lecz
efekt ten jest mniejszy niz w przypadku modyfikacji fotoche-
micznej. Stwierdzono nieznaczne obnizenie ilosci albuminy
zaadsorbowanej na siatkach PP modyfikowanych plazmo-
wo. Widma UV albuminy usunietej z probek PSU (PSU nie-
modyfikowany, PSU naswietlony przez 12 godzini PSU pod-
‘ ,O,) przedstawiono na RYS. 8; war-
tosm absorbanql przy maksimum pasma albuminy (280 nm)
dla badanych materiatéw zebrano w TABELI 1.
Na podstawie wczesniejszych badan [6] stwierdzono, ze
katy zwilzania folii PSU i kompozytow (PP+PSU) przez wode
znaczaco malaty po naswietlaniu promieniowaniem UV i
°, PSU/irr: 44°, PSU/pl: 63°),
co SW|adczy o] zmlejszenlu hydrofobowosu modyfikowane-
go polisulfonu i jest zgodne z wykazanym w tej pracy zaha-
mowaniem adsorpcji albuminy na modyfikowanych po-
wierzchniach.

Whnioski

Na podstawie otrzymanych wynikéw mozna wnioskowac,
ze naswietlanie polisulfonu promieniowaniem UV absorbo-
wanym przez ten polimer (254 i 265 nm) w obecnoéci tlenu
molekularnego jak réwniez poddanie polisulfonu dziataniu
plazmy H,O, zmienia powierzchnie polimeru czynigc jg bar-
dziej hydrofilowa dzieki utworzeniu polarnych grup zawiera-
jacych tlen (karbonylowe, hydroksylowe). Modyfikacja foto-
chemiczna i plazmowa powodujag obnizenie zdolnosci poli-
sulfonu do adsorpcji albuminy. Reasumujgc mozna stwier-
dzi¢, ze modyfikacja pod wptywem promieniowania UV i pla-
zmy H,0, moze stanowi¢ metode zmian wiasciwosci bada-
nego materiatlu w zaleznosci od potrzeb aplikacyjnych.

WPLYW CHEMICZNEJ |
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POWIERZCHNI
POLISULFONU NA
REAKCJE KOMORKOWE
IN VITRO
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 157-160]

Polisulfon od wielu lat stosowany jest w réznych dzia-
tach medycyny, zaréwno do produkcji sprzetu medyczne-
go, membran do dializy, jak i r6znego rodzaju implantéw.
Te r6znorodnos¢ zastosowan PSU zawdziecza swoim wia-
snosciom fizykochemicznym i ogdlnie uznanej biozgodno-
Sci. Nowoczesne podejscie do zastosowan biomateriatow
nie uznaje uniwersalnego pojecia biozgodnosci, a odnosi
je raczej do miejsca anatomicznego zastosowania lub tez
( w przypadku sprzetu medycznego) zaproponowanego
przeznaczenia. Istnieje wiec mozliwos¢ doboru materiatu o

clude that the irradiation of polysulfone with the light ab-
sorbed by the polymer (254 and 265 nm) in the presence of
molecular oxygen as well as the treatment with H,O, plasma
change polysulfone surface making it more hydrophilic due
to the introduction of polar groups containing oxygen (car-
bonyl, hydroxyl). These modifications resulted in the di-
minished ability of polysulfone to adsorb albumin.
Polypropylene chirurgical mesh is resistant to the UV irra-
diation and plasma H,O,. Thus the photochemical modi-
fication and H,O, plasma treatment can be considered as
methods changing the properties of an investigated bio-
material accordingly to a particular application.
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Polysulfone has for years been used in various medical
applications in both manufacture of medical equipment, di-
alysis films and implants of various types. This wide variety
of PSU applications is due to its physico-chemical proper-
ties and generally recognised biocompatibility. In the present
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optymalnym oddzialywaniu na zywy organizm, przy zatoze-
niu, ze znane jest miejsce jego zastosowania. Pierwszy
kontakt ptyn6w ustrojowych i komérek ma miejsce na po-
wierzchni materiatu i oddziatywania te zalezg zaréwno od
chemicznych jak i fizycznych wtasciwosci powierzchni.
Ogolnie panuje poglad, ze powierzchnie hydrofobowe sil-
niej wigza biatka niz powierzchnie hydrofilowe, ktére z kolei
sprzyjaja adhezji komérek. W warunkach in vivo adhezja
komérek zachodzi rownoczesnie z adsorpcja biatek z pty-
néw ustrojowych i ustala sie pewna dynamiczna réwnowa-
ga, uzalezniona od czynnik6w zaréwno materiatowych jak,
i ustrojowych. Pewnym przyblizeniem reakcji organizmu na
réznego typu modyfikacje powierzchni PSU sg podjete przez
nas badania in vitro. W badaniach tych sprawdzali§my re-
akcje wybranych komdrek na réznego typu modyfikacje
powierzchni PSU. Zastosowane modyfikacje miaty na celu
zasymulowanie zmian powierzchni, jakie moga zachodzié¢
na PSU podczas sterylizacji (oddziatywanie promieniowa-
nia UV i plazmy H,0,) lub, gdy PSU wystepuje w kompozy-
cie z innym materiatem (potgaczenie z siatkg polipropyleno-
wa i wkbknami weglowymi). Reakcje komdrkowe oceniano
poprzez oznaczenie zywotnosci makrofagéw, fibroblastow
i osteoblastéw i ilosci zsyntetyzowanego kolagenu i IL-1
pod wptywem zmodyfikowanej lub nie powierzchni PSU w
poréwnaniu do kontrolnych hodowili.

Materiat i metody

Folie z PSU (0,2 g PSU ,Aldrich Chemical Comp.Inc. roz-
puszczano w 10 cmidichlorometanu, wylewano na ptytke
szklang o wymiarach 10x10 cm i suszono
folie z PSU naswietlane U.V (naswietlanie prowadzono lam-
pa rteciowa Sredniocisnieniowg przez 12 godz. | =254 nm)
folie z PSU poddane dziataniu plazmy H,0, prze 40 min
kompozyt PSU z siatkg PP
kompozyt PSU z wiéknami C
ludzka linia makrofagowa KMA
ludzka linia fibroblastyczna HS-5
ludzka linia osteoblatyczna hFOB 1,19

Hodowle komdrkowe prowadzono w 12-dotkowych plyt-
kach, w ktérych na dnie umieszczano krazki z badanych
materiatow o srednicy 20mm i dodawano 2ml zawiesiny ko-
morek
Stosowano nastepujace stezenia komaérek i media hodow-
lane:
Mf 2x10° komorek /ml medium (RPMI, 0,1mM hipoksanty-
na, 0,016mM tymidyna, 0,05mM merkaptoetanol, 10% FCS)
Fb 2x10* komérek/ml medium (RPMI + 10% FCS)
osteo 2x10* komorek / ml medium ( Dulbecco’s modified
Eagle’s medium nutrient mixture F-12 HAM, 0,3 mg/ ml G-
418, 10% FCS)
Zywotnos¢ komérek po 7 dniach hodowli oznaczano za-
adoptowana do potrzeb eksperymentu metoda przy uzyciu
MTT.
Stezenie kolagenu typu | i IL-1 wykonano metodg ELISA.

Wyniki i dyskusja

Wplyw promieniowania UV i plazmy H,0, na zywotno$¢
komérek przedstawiono na RYS. 1i 2.
Zaréwno promieniowanie UV, jak i dziatanie plazmy H,0,
powoduje zmiane charakteru powierzchni PSU z hydrofo-
bowej w kierunku hydrofilowej, co zostato wykazane przez
pomiary widm i katéw zwilzania. Jak wida¢ z RYS. 1i 2
tego typu modyfikacja powierzchni powoduje obnizenie zy-
wotnosci fibroblastow i osteoblastéw, natomiast makrofagi
nie reaguja na nia.

approach to biomaterials there is no universal notion of
biocompatibility; instead, it is referred to the place of
anatomic application, or (in case of equipment) its proposed
use. It is possible then to select a material of optimal effect
on a living organism, assuming the place of its applica-
tion is known. Body fluids and cells first get in contact on
the material surface and these interactions depend on
both chemical and physical properties of the surface. Hy-
drophobic surfaces are generally thought to bind proteins
stronger than hydrophilic surfaces which facilitate cellular
adhesion. In in vivo environment cellular adhesion takes
place simultaneously with protein adsorption from body
fluids, and a certain dynamic equilibrium occurs, depend-
ent on both material and organism factors. The aim of our
in vitro experiments was an attempt to explain the organ-
ism'’s reactions to different types of PSU surface modifica-
tions. The purpose of our modifications was to simulate
surface changes that can take place on the PSU during
sterilization (impact of UV irradiation and plasma H,0,),
when PSU is used in a composite material (with
polypropylene mesh and carbofibres). The cells’ reactions
were evaluated by determination of the vitality of
macrophages, fibroblasts and osteoblasts, and the
amount of synthesized collagen and IL-1 under the influ-
ence of modified or non-modified PSU surface against
the control cultures.

Material and methods

PSU foils (0,2 g PSU, Aldrich Chemical Comp. Inc., were
dissolved in 10 cm? of dichloromethane, poured on a glass
plate 0f10x10 cm in size and dried.
PSU foils UV irradiated (by a mean pressure mercury dis-
charge lamp over 12 hours. | =254 nm)
PSU foils treated with plasma H,O, over 40 min
PSU composite with PP mesh
PSU composite with C fibres
human macrophagous line KMA
human fibroblastic line HS-5
human osteoblastic line hFOB 1, 19

Cell cultures were run in 12-well plates at the bottom of
which disks of the tested materials 20 mm in diameter were
placed and 2 ml suspension of cells was added.
The following concentrations of cells and culture media were
used:
Mf 2x10° of cells/ml medium (RPMI, 0,1 mM hypoxanthine,
0,016mM thymidine, 0,05mM mercaptoethanol, 10% FCS)
Fb 2x104 of cells/ml medium (RPMI+10% FCS)
Osteo 2x10* of cells/ml medium (Dulbecco’s modified Ea-
gle’s medium nutrient mixture F-12 HAM, 0,3 mg/ml G-418,
10% FCS)
Cell viability after seven-day culture was determined by a
method, adapted for the present research, using MTT.
Collagen | and IL-1 concentration was performed by ELISA
tests.

Results and discussion

The impact of UV irradiation and plasma H,0, on cell viabil-
ity has been shown in FIGS. 1 and 2.

Both UV irradiation and reaction of plasma H,O, change
the PSU surface character from hydrophobic toward hy-
drophilic, which has been proved by measurement of spec-
tra and wetting angle. As seenin FIGS. 1 and 2, this type of
surface modification lowers the viability of fibroblasts and
osteoblasts, while macrophages remain unaffected.

]The effect of polypropylene mesh or carbofibres placed
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Whplyw siatki polipropylenowej lub wtékien weglowych
umieszczonych pod powierzchnig PSU na zywotnos¢ przed-
stawiono na RYS. 3i 4.

Rézne rodzaje komoérek rozpoznaja w sposéb odmienny
substancje umieszczong pod powierzchnig PSU ; osteobla-
sty wyraznie reaguja obnizong zywotnoscia na zmiane po-
wierzchni PSU spowodowang zaréwno wtoknami weglowy-
mi jak i siatkg PP.

W celu zbadania wptywu zastosowanych modyfikacji na
zdolnosci metaboliczne komdérek oznaczono ilo$¢ wydzie-
lonego przez fibroblasty i osteoblasty kolagenu typu I.
Catkowitg ilo$¢ kolagenu oznaczona w supernatantach po
7-dniowej hodowli przedstawiono na RYS. 5. Jak wida¢ z
RYS. 5 modyfikacja PSU poprzez dziatanie promieniowa-
nia UV i plazma H,0, nie wptywa istotnie na ilos¢ wyprodu-
kowanego kolagenu przez oba rodzaje komérek, natomiast
siatka PP i wtokna weglowe zmieniaja ilos¢ wyprodukowa-
nego i wydzielonego na zewnatrz komorki kolagenu.
Oznaczenie catkowitej ilosci kolagenu wyprodukowanego
przez komérki na badanych powierzchniach wnosi istotne
informacje praktyczne dotyczace np. doboru metod steryli-
zacji czy tez dogodnego miejsca anatomicznego zastoso-
wania. Jednak catkowita ilos¢ wydzielonego kolagenu nie
obrazuje wptywu modyfikacji na zdolnos¢ do jego syntezy,
poniewaz nie uwzglednia zywotnosci komorek, ktéra na
0go6t jest obnizona na zmodyfikowanym materiale. Uwzgled-

Collagen Collagen*
[ng/m] [ng/m]

TABELA II.
TABLE II.

TABELA .
TABLE I.

RYS. 4.
FIG. 4.
Collagen secretion
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under the PSU surface on the viability has been shown in
FIGS. 3 and 4.

Different types of cells recognise the substance placed un-
der the PSU surface in different ways; osteoblasts clearly
react to the PSU change caused by both carbofibres and
PP mesh with lowered viability.

In order to check the effect of applied modifications on
cells’ metabolic abilities the amount of collagen | secreted
by fibroblasts and osteoblasts was determined.

The total amount of collagen determined in supernatant (lig-
uids) after a seven-day culture has been shown in FIG. 5.
As can be observed, PSU modification by UV irradiation
and plasma H,0O, treatment does not significantly affect the

control [Fb]
PSU

o

TABELA 1.

TABLE IlI.
PSUP

PSUPP
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niajac zywotno$¢ komérek wyliczono wartosci teoretyczne
(collagen*), ktére zestawiono w TABELACH 1i 2 w porow-
naniu do wartosci oznaczonych.

Jak wida¢ z RYS. 5 i TABEL fibroblasty i osteoblasty
odmiennie reaguja na zastosowane modyfikacje PSU. Fi-
broblasty rozpoznaja modyfikacje samej powierzchni spo-
wodowang promieniowaniem UV i dziataniem plazmy H,0,,
osteoblasty reagujg przede wszystkim na substancje
umieszczong pod powierzchnig, tj w tym przypadku na
siatke PP i wtokno weglowe.

Poziom wydzielanej IL-1 oznaczono w celu sprawdzenia
czy badane modyfikacje indukuja wzrost syntezy tej inter-
leukiny w fibroblastach. Wyniki w pg/ml przedstawiono w
TABELI 3.

Z uzyskanych wynikéw wida¢, ze zadna z zastosowanych
modyfikacji nie powoduje wzrostu syntezy IL-1, co posred-
nio mozna interpretowac jako brak wkasnosci prozapalnych
tych materiatow.

WhniosKki

Stwierdzono odmienna reakcje fibroblastéw i osteobla-
stéw na rézne modyfikacje powierzchni PSU. Fibroblasty
wzmagajg synteze kolagenu pod wptywem promieniowa-
nia UV i dziatania plazmy H,0, na powierzchnige PSU. Oste-
oblasty nie reaguja na tego typu modyfikacje, natomiast
wzmagajg synteze kolagenu pod wptywem umieszczonych
pod powierzchnig wtdkien weglowych lub siatki polipropy-
lenowej. Uzyskane dane moga by¢ zastosowane przy do-
borze metod sterylizacji a takze przy planowaniu materia-
tow kompozytowych do réznych zastosowan.
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MICZNA STOPU Ti6AI4V

Z WARSTWAMI NANOKRY-
STALICZNEGO DIAMENTU
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HENRYK ScHoLL**

* POLITECHNIKA £6DzKA, WYDZIAL MECHANICZNY, INSTYTUT
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Streszczenie

Przedstawiono wyniki badan korozyjnych w roztwo-
rze Tyrode'a powierzchni prébek wykonanych z
Ti6Al4V i pokrytych warstwa nanokrystalicznego dia-
mentu (NCD). Cecha szczegblng prébek bytich ksztait
- probki posiadaty w Srodku otwory nieprzelotowe o
trzech réznych $rednicach. Stwierdzono, ze na wszyst-
kich prébkach wystepuje korozja wzerowa, jednak
miejsce powstawania wzeréw jest r6zne - dla probek

amount of collagen produced by both types of cells, while
PP mesh and carbofibres do change the amount of collage
produced and secreted by the cells. Determination of the
total amount of collagen produced by cells on the tested
surface gives important practical information as to e.g. choice
of sterilization method, or a convenient place for anatomic
application. However, the total amount of secreted colla-
gen does not represent the effect of modification on the
capability for its synthesis, because it does not consider the
cell vitality, which is generally lowered on the modified ma-
terial. Considering the cell viability theoretical values have
been calculated (collagen*) and tabulated in TABLES 1 and
I, in comparison with the determined values.

As can be seen in FIG. 5 and the TABLES, fibroblasts and
osteoblasts react differently to the PSU modifications.
Fibroblasts recognise the modification of the surface itself,
caused by UV irradiation and plasma H,O, action, while
osteoblasts react first of all to the substance placed under
the surface, i.e. PP mesh and carbofibre in this case.

The level of secreted IL-1 was determined in order to check
whether the tested modifications induce the increase of
interleucine synthesis in fibroblasts. The results in pg/ml
have been shown in TABLE 3.

From the results it follows that none of the modifications
used causes an increase of IL-1 synthesis, which indirectly
can be interpreted as lack of inflammatory properties of
these materials.

Conclusions

Different reactions of fibroblasts and osteoblasts to dif-
ferent PSU surface modifications have been observed.
Fibroblasts induce collagen synthesis under the influence
of UV irradiation and plasma H,0, action on PSU surface.
Osteoblasts remain unaffected by this type of modification,
however they induce collagen synthesis under the influence
Qf gagoofibres or polypropylene mesh placed under the sur-
face. The obtained data can be used in the selection of steri-
lization methods and design of composite materials for vari-
ous applications.

ELECTROCHEMICAL
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DIAMOND COATINGS

GRzEGORz Bocustawski*, TADEUSZ Btaszczyk**,
HENRYK ScHoLL**

*TecHNIcAL UNIVERsSITY oF Lobz, FAcuLTY oF MECHANICAL
ENGINEERING, DivisioN oF BioMEDICAL ENGINEERING,
90-924 + 6pZ, STEFANOWSKIEGO 1/15

**UNIVERSITY OF Lobz, FACULTY oF PHysics AND CHEMISTRY,
DEPARTMENT OF GENERAL AND INORGANIC CHEMISTRY,
90-136 £6pZ, NarRUTOWICZA 68

Abstract

Experimental results of corrosive tests in Tyrode'’s



0 matej Srednicy otworu atak korozyjny wystepowat
na brzegu otworu, dla prébek o duzej Srednicy otworu
korozji ulegata powierzchnia oddalona od krawedzi.
Efekt ten powigzano ze zmianami odpornosci koro-
zyjnej materiatu wywotanymi procesami nanoszenia
NCD. Stwierdzono tez rézne wartosci potencjatow
korozyjnych oraz potencjatdéw przebicia dla poszcze-
golnych prébek. Charakterystyki impedancyjne nie
potwierdzity istotnego zréznicowania wtasciwosci ba-
danych probek.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 160-163]

Wprowadzenie

Stop tytanowy Ti6Al4V jest tym biomateriatem, ktéry sto-
suje sie do wytwarzania implantéw medycznych [1]. Ksztatty
implantéw na og6t sg zréznicowane - czesto wystepuja na
nich ostre krawedzie, szczegdlnie silnie narazone na atak
korozyjny. Wiekszos$¢ klasycznych badan korozyjnych prze-
prowadza sie na ptaskich powierzchniach materiatow [2-4],
ktére charakteryzowac sie moga innymi cechami niz strefy
graniczne. Tym samym uznano, ze waznym jest przepro-
wadzenie badan prébek ze stopu Ti6Al4V, ktérych po-
wierzchnia nie jest ptaska. Wystepujace zmiany tej po-
wierzchni sg zdefiniowane - prébki na ptaskiej powierzchni
posiadajg otwory nieprzelotowe o réznych $rednicach, be-
dacych prostym odwzorowaniem réznorodnych krawedzi
rzeczywistych implantéw. Istnienie takich otworéw wplywac
moze na wkasciwosci materiatow, szczegolnie wtedy, kiedy
nanoszone sg warstwy nanokrystalicznego diamentu (NCD).
Otwory takie moga powodowaé zréznicowanie lokalnych
parametrow tworzenia sie warstw NCD i dodatkowo wpty-
wacé na whasciwosci korozyjne probki. Do badan korozyj-
nych wybrano roztwor Tyrode'a, ktory jest jednym ze sztucz-
nych odpowiednikdw rzeczywistego roztworu fizjologiczne-

go.
Materiaty i metodyka badan

Badane probki Ti6Al4V mialy ksztalt walca o $rednicy
14 mm i wysokosci 4 mm. Na gornej powierzchni probek
zostaty wykonane otwory nieprzelotowe na gteboko$¢ 2 mm
o $rednicach 2.5 mm, 3.5 mm i 5.5 mm (RYS. 1a). Po-
wierzchnie probek byly przygotowywane przez mechanicz-
ne szlifowanie i polerowanie na papierach $sciernych oraz
elektropolerowanie. Na tak przygotowane powierzchnie
zostaty naniesione w Zaktadzie Inzynierii Biomedycznej In-
stytutu Inzynierii Materiatowej Politechniki L 6dzkiej warstwy
nanokrystalicznego diamentu (NCD) metoda gestej plazmy
wysokiej czestotliwosci [5]. Badania korozyjne przeprowa-
dzono w Katedrze Chemii Ogdlneji Nieorganicznej Uniwer-
sytetu todzkiego z zastosowaniem potencjostatu
PGSTAT30 (AUTOLAB EcoChemie) z modutem FRA2.
Naczynko elektrolityczne (RYS. 1b) byto wykonane w po-
staci walca szklanego o $rednicy 14 mm i wysokosci 12
mm (objetos¢ roztworu ok. 1.8 cm?3) z powierzchniag aktyw-
na badanej prébki, ktéra kontaktowata sie z roztworem, row-
na 1cm2. W naczynku umieszczone byly trzy elektrody: préb-
ka - elektroda badana (E,), elektroda pomocnicza z folii Pt
w ksztalcie walca (E,) i elektroda odniesienia (E,). Elektro-
da odniesienia byta specjalna miniaturowa elektroda kalo-
melowa w nasyconym roztworze KCI, z gestym spiekiem
szklanym. Elektroda ta do naczyrika dotgczana byta przez
kapilare tugina, napetniang roztworem Tyrode'a.

Przed pomiarami korozyjnymi prébki byly ptukane alko-
holem etylowym i osuszane argonem. Pomiarowy roztwor
Tyrode'a byt odtleniany argonem. Pomiary prowadzono w
temperaturze 20°C+1°C. Badania korozyjne dla kazdej prob-

solution of surface of Ti6Al4V samples coated by
nanocrystalline diamond (NCD) have been presented.
The samples had distinctive shape. There were made
non-passing holes in three different diameters in the
middle. As it was stated, pitting corrosion on the sur-
face of all specimens was found, while, places where
pits arise are different. In the case of samples with
small diameter of holes, corrosive attack appears
around the edge of holes, while for samples with big
holes it was observed on the surface located farther
from the edge. This effect has been joined to changes
of corrosion resistance of materials caused by depo-
sition processes of NCD. Moreover, different values
of corrosion potential and breakdown potentials for
individual specimen have been found. Impedance
characteristics have not confirmed significant differ-
ences of properties for investigated samples.
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 160-163]

Introduction

Titanium alloy Ti6Al4V is such a biomaterial that is ap-
plied for fabrication of medical implants [1]. Shape of im-
plants is usually much differential. They have very often
sharp edges that are strongly put in jeopardize of corrosive
attack. Most of classic corrosion examinations are carried
out using flat surfaces of materials [2-4] that may possess
different features than boundary zones. Therefore, perform-
ance of tests using Ti6Al4V samples with out-of-flat surface
was found as essential. Occurring changes of this surface
are defined; samples have non-passing holes in different
diameters being a simple imaging of actual edges of im-
plants. Presence of such holes can have an impact on ma-
terials properties, particularly when NCD films are depos-
ited. They can cause differentiation of local parameters of
NCD films formation and can additionally put influence on
corrosive properties of a specimen. The Tyrode'’s solution,
one of artificial equivalents of natural physiological salt so-
lution, was chosen for further investigations.

Materials and methods

Examined Ti6Al4V samples in shape of a cylinder had
14 mm in diameter and 4 mm in height. On the upper sur-
face, non-passing 2 mm deep holes (diameters: 2.5 mm,
3.5 mm and 5.5 mm) were made (FIG. 1a). The surfaces of
samples were mechanically grinded and polished using
abrasive papers and electropolished before process. Such
prepared surfaces were deposited thin films of
nanocrystalline diamond (Division of Biomedical Engineer-
ing, Institute of Materials Science and Engineering, Techni-
cal University of Lodz) using a dense high frequency plasma
method [5]. Whereas corrosive tests carried out by means
of a potentiostat PGSTAT30 (AUTOLAB EcoChemie) with
a module FRA2 were done in Department of General and
Inorganic Chemistry, University of Lodz. An electrolytic cell
(FIG. 1b) were made as a glass cylinder in 14 mm diameter
and 12 mm in height (volume of solution c.a. 1.8 cm?3) with
an active surface of examined sample equals 1 cm? being
in contact with the solution. Three electrodes were put into
the cell: a sample - examined electrode (E,), a Pt-foiled
auxiliary electrode in shape of a cylinder (E.) and a refer-
ence electrode (E,.). A special miniature calomel electrode
put into saturated solution of KCI with dense glass sint were
used as the reference electrode. Such an electrode was
connected to the cell by a Lugin’s capillary tube filled by
Tyrode's solution.

All specimens had been washed in ethanol and dried
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RYS. 1. Ksztatt otworéw badanych probek.
FIG. 1. Shape of holes of investigated samples.

ki wykonywano w cyklach sktadajacych sie z nastepuja-
cych sekwencji:

1. pomiar potencjatu korozyjnego E,,, w otwartej petli (OCP);
2. pomiar charakterystyki polaryzacyjnej metoda Stern -
Geary w zakresie potencjatéw polaryzacji od E,, -20 mV
do E.,, + 20 mV z szybkoscig zmian potencjatu 0.5 mV/s;
3. pomiar charakterystykiimpedancyjnej w potencjale Ecorr
z uzyciem sygnatu harmonicznego E,.=5 mV w zakresie
czestotliwosci od 0.04 Hz do 10000 Hz;

4. pomiar charakterystyki polaryzacyjnej w zakresie poten-
cjatéw od Ecorr do potencjatu przebicia E, z szybkoscia
zmian potencjatu 1.0 mV/s. Dla wybranych probek po uzy-
skaniu przebicia powtarzano pomiar tej charakterystyki;

5. powtdrny pomiar potencjatu korozyjnego Ecorr w otwar-
tej petli (OCP);

6. pomiar charakterystyki impedancyjnej jak w p. 3.

7. wymiana roztworu i kolejny pomiar potencjatu korozyjne-
go E.,, w otwartej petli (OCP).

Po zakonczeniu badar korozyjnych powierzchnie prébek
byty analizowane z uzyciem mikroskopdw optycznego i elek-
tronowego (HITACHI S-3000N z mikroanalizatorem rent-
genowskim EDX THERMO NORAN).

Wyniki i podsumowanie

Wartosci potencjatow korozyjnych E,,, okreslono na pod-
stawie ustalonych potencjatéw OCP, zwykle po czasie po-
miaru wynoszacym okoto 2000 s. Potencjaly E,,,, otrzyma-
ne w wymienionych cyklach pomiarowych przedstawione
sg na RYS.3a dla prébek bez warstw NCD ina RYS. 3b dla
prébek z warstwami NCD. Jak widaé, po cyklu polaryzacji
anodowej potencjaly E_,, prébek bez warstw NCD, mierzo-
ne w roztworze pomiarowym zawierajgcym produkty koro-
zji, przesuwaja sie od ok. 0.2 V do ok. 2 V w strone anodo-
wa. Réwniez po wymianie roztworu widoczne jest przesu-
niecie E.,,, w te sama strone. Wartosci przesunie¢ E,,, pro-
bek z warstwami NCD po analogicznych cyklach anodo-
wych sg ponad dwa razy mniejsze.

Charakterystyki polaryzacyjne, inaczej potencjodyna-
miczne, wykonywane byly od potencjatu Ecorr az do zde-
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FIG. 3. E_,, potentials of: a) samples without NCD

and b) samples with NCD vs. measurement cycle;
1 - large, 2 - middle, 3 small hole diameter.
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RYS. 2. Konstrukcja naczyrika elektrolitycznego.
FIG. 2. Construction of electrolytic cell.

with Argon before corrosive measurements. The Tyrode's
solution was deoxidized by Argon as well. Measurement
temperature was equalled 20°C+1°C. Corrosive examina-
tions for each sample were performed in cycles contained
following sequences:

1. measurement of corrosive potential Ecorr as open cir-
cuit potential (OCP);

2. measurement of polarization characteristic by Stern-
Geary' method in the range of polarization potentials from
Ec,,-20mV to E_,, +20 mV with a rate of potential changes
0.5 mVI/s;

3. measurement of impedance characteristic at potential
Ecorr with usage of harmonic signal E,.=5 mV in the range
of frequency from 0.04 Hz to 10000 Hz;

4. measurement of polarization characteristic in the range
of potentials from E_,, to breakdown potential E, with a rate
of potential changes 1.0 mV/s. The procedure was repeated
for selected samples when breakdown was obtained;

5. repeated measurement of corrosive potential E_,,, as open
circuit potential (OCP);

6. measurement of impedance characteristic (see point 3);
7. exchange of solution and next measurement of corrosive
potential Ecorr as open circuit potential (OCP).
Afterwards, surfaces of samples were analyzed using both
an optical and electron microscope (HITACHI S-3000N with
an X-Ray microprobe analyzer EDX THERMO NORAN).

Results and conclusions

Values of corrosive potentials Ecorr were determined on
the basis of estimated potentials OCP. Duration of meas-
urement usually stayed at around 2000 s. Potentials Ecorr
received during above-mentioned measurement cycles for
samples without NCD films are shown in FIG. 3a and for
samples with these films are presented in FIG. 3b. After
anodic polarization, potentials E,,, of samples without NCD
films, measured in solution containing corrosion products,
are displaced from around 0.2 V to around 2 V in anodic
side. Such a displacement can be observed after exchange
of solution as well. After analogical anodic cycles, values of
displacements E.,, of samples coated by NCD films are
estimated as more than twice smaller.

Polarization characteristics, so called potentiodynamic,
were carried out from potential E_,,, up to detected break-
down potential E,. For instance, a potentiodynamic charac-
teristic of a sample covered by NCD film with the smallest
hole is presented in FIG. 4. The same figure shows a frag-
ment of a characteristic with significant breakdown (curve
1) and another characteristic (curve 2) done accordingly to
the cycle 4 of the examination methodology. Worth to no-
tice is that the second characteristic has a lack of a high
peak of anodic reactions. These reactions, together with
intensive emission of gaseous products, can be linked with
oxidization of an active surface of carbon forming during
deposition of NCD films [6]. Obtained values of breakdown
potentials E, are presented in FIG. 5. The potentials Eb of
samples without NCD films are significantly higher than



tektowanego potencjatu przebicia E,. Przyktadowa charak-
terystyka potencjodynamiczna dla prébki pokrytej warstwg
NCD z najmniejszym otworem, pokazana jest na RYS. 4.
Na tym samym rysunku przedstawiony jest fragment cha-
rakterystyki z wyraznie widocznym przebiciem (krzywa 1)
oraz druga charakterystyka (krzywa 2), wykonywana zgod-
nie z cyklem 4. metodyki badan. Waznym efektem jest brak
na drugiej charakterystyce wysokiego piku reakcji anodo-
wych. Reakcje te, potaczone z intensywnym wydzielaniem
sie produktéw gazowych, powigza¢ mozna z utlenianiem
sie aktywnej powierzchni wegla powstajgcego w procesach
nanoszenia warstw NCD [6]. Uzyskane wartosci potencja-
tow przebicia E, przedstawione sg na RYS. . Zwraca uwa-
ge fakt, ze potencjaly E, probek bez warstw NCD sa znacz-
nie wyzsze niz potencjaly E, probek z tymi warstwami.
Wartosci E, w bardzo matym stopniu zalezg od parame-
trow nanoszenia warstw NCD. Natomiast miejsca powsta-
wania wzerdw silnie zalezg od Srednicy otwordw - dla ma-
tych Srednic wzery powstajg gtéwnie na krawedzi otworu,
dla $rednich i duzych Srednic - wzery powstajg w obszarze
odlegtym o kilka milimetréw od brzegu otworu.

I[A/cm?] 1.56-04 —1
1.0E-04 \\J — D
1.5E-02 - 5 0E .05
0.0E+00
0 1 2 3 4
1.0E-02 -
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E [V]
0.0E+00 . . . |
0 1 2 3 4

RYS. 4. Charakterystyki potencjodynamiczne
probki (maty otwdr) z warstwami NCD; 1 -
pierwszy cykl, 2 - drugi cykl.

FIG. 4. Potentiodynamic characteristics of sample
(small hole) with NCD layers; 1 - first cycle, 2 -
second cycle.

Stern - Geary pokazaly, ze prad ten jest dla prébek z
naniesionymi warstwami NCD ponad dwukrotnie wiekszy
od pradéw wymiany dla prébek bez warstw NCD. Nie moz-
na wykluczyé, ze efekt ten jest zwigzany z duza aktywno-
Scig powierzchni wegla po naniesieniu NCD. Charaktery-
styki impedancyjne wyznaczone przed polaryzacjg anodo-
wa i po tej polaryzaciji nie pokazaly istotnego wptywu nano-
szonych warstw NCD oraz srednic otworéw na impedancje
granicy faz roztwoér Tyrode’a - probki.

Reasumujgc otrzymane wyniki mozna stwierdzi¢, ze
warstwy NCD nanoszone na powierzchnie prébek posia-
dajacych otwory nieprzelotowe, wywotujg rézne zmiany ich
wiasciwosci korozyjnych, powodujac z jednej strony prze-
suniecie potencjatu E_,, w strone anodowa, ale z drugiej
strony obnizajgac napiecie przebicia E,. Aby wyttumaczy¢ te
przeciwstawne efekty nalezy przede wszystkim opracowacé
metody redukcji aktywnego wegla i okresli¢ parametry utwo-
rzonej w ten sposob powierzchni - zaréwno korozyjne jak i
mechaniczne oraz biologiczne.

potentials E, of samples coated by these. Values of Eb
minimally depend on deposition parameters of NCD films.
Whereas places, where pits forming, are strongly depend-
ent on diameters of the holes. In the case of samples with
small diameter of the holes, corrosive attack appears around
the edge of holes, while for samples with medium and big
holes it was observed on the surface located farther from
the edge (a few millimeters).

The exchange currents determined by Stern - Geary’
method showed that such a current is more than twice big-
ger for samples with NCD films than currents for samples
without NCD film. It seems to be possible that this effect is
connected with high activity of carbon surface after NCD
deposition. Impedance characteristics determined both be-
fore anodic polarization and after that did not indicate any
significant influence of deposited coatings and holes diam-
eters on impedance of phase boundary between Tyrode's
solution and sample.

Summarizing obtained results can be stated that
nanocrystalline diamond films fabricated on the surface of
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RYS. 5. Potencjaty przebicia E, probek od
wielkosci otworu (1-duzy, 2-Sredni, 3-maty otwar);
a) bez NCD, b),c) z NCD po ré6znym nanoszeniu
warstw.

FIG. 5. Breakdown potentials E, of samples vs.
hole diameter (1-large, 2-middle, 3-small hole);
a) without NCD layers, b), c) - with NCD layers
after different preparation of NCD.

samples with non-passing holes produce various changes
of their corrosive properties. On the one hand, they cause a
displacement of potential Ecorr in anodic direction and on
the other hand decreasing of breakdown voltage Eb. An
explanation of these inverse effects demands to evolve a
method of active carbon reduction and to estimate corro-
sive, mechanical and biological parameters of surface
formed in such a way.
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Wstep

Tytan i jego stopy nalezg do najbardziej obiecujgcych
biomateriatéw stosowanych jako implanty kosci. Do ich
wyrdzniajgcych wtasciwosci naleza: wysoka odpornosé na
korozje biologiczna i wzglednie dobre wtasnosci mechanicz-
ne oraz lekkos¢. Jednak ze wzgledu na niskg odpornosé
na Scieranie i mozliwos$¢ uwalniania sktadnikéw do Srodo-
wiska biologicznego, ich zastosowanie jest nieco ograni-
czone [1, 2]. Istotng role w rozwigzaniu tych problemoéw od-
grywa obrébka powierzchniowa stopdw tytanu. Obrdbka
cieplna przez wyladowanie jarzeniowe, zwtaszcza przez
azotowanie jarzeniowe i elektroforetyczne nanoszenie
warstw hydroksyapatytu (HAP), wydajg sie w tym wzgle-
dzie najbardziej obiecujace. Azotowane warstwy powierzch-
niowe zawierajgce TiN+Ti,N+alfa Ti(N) wykazujg wysokg
odporno$c¢ korozyjng i na Scieranie oraz wykazuja wysoka
biozgodnos¢ [3-5]. Warstwy hydroksyapatytu, materiatu bio-
aktywnego, przyjaznego dla tkanek, zapewniajg powstawa-
nie bezposredniego wigzania z koscig i w ten sposéb skra-
caja czas osseointegracji, przyspieszajac powr6t do zdro-
wia.

Elektroforetyczne nanoszenie hydroksyapatytu [6, 7] jest
sposobem tanim, wygodnym i moze by¢ stosowane w two-
rzeniu warstw na podtozach przewodzacych, rowniez o nie-
regularnych ksztattach i morfologiach.

Celem niniejszej pracy bylo elektroforetyczne wytworzenie
pokry¢ hydroksyapatytowych na azotowanej powierzchni
stopu tytanu Ti6Al4V. Aby wzmocni¢ przyczepnos¢ warstwy
HAP do podtoza, powierzchnia azotowanego stopu tytano-
wego byta wstepnie pokrywana warstwa tytanowo-krzemia-
nowg metoda zol - zel [8]. Probki pokryte elektroforetycznie
byly nastepnie wygrzewane w piecu rurowym w atmosfe-
rze argonu. Morfologie i sktad chemiczny uzyskanych
warstw HAP badano za pomocg mikroskopii skaningowej
(SEM/EDS). Analize fazowa warstw oparto na spektrosko-
pii w podczerwieni (FTIR). Aktywnos$¢ biologiczng $Sledzo-
no metoda in vitro podczas termostatowania w syntetycz-
nym osoczu (SBF).

Czesc doswiadczalna

Materiaty

Hydroxyapatyt - proszek produkcji Chema- Elektromet
Co., Rzeszow.
Tytanowo-krzemionkowy zol otrzymany z czteroetoksysila-
nu Si(OC,H,), i propoksylowej pochodnej tytanu Ti(OC,H,),.
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Introduction

Titanium and its alloys belong to the most promising me-

tallic biomaterials used for bone implants. Their distinguish-
ing properties include: high resistance to biological corro-
sion and relatively good mechanical properties accompa-
nied by low density. However, for their low frictional wear
resistance and the possibility to release constituents into
surrounding biological environment their use is somehow
limited [1, 2]. An important role in solving these problems is
played by surface treatment of titanium alloys. Glow dis-
charge heat treatments, especially glow discharge nitriding
and electrophoretic deposition of hydroxyapatite (HAP) lay-
ers, appear to be considerable promising in this respect.
The nitrided surface layers TiN+Ti,N+alfa Ti(N) show high
resistance to friction wear or corrosion and have high
biocompability [3-5]. Layers of hydroxyapatite, the more tis-
sue friendly material, ensures the formation of direct bond
with the living bone and thereby may shorten the time of
osseointegration, reducing the surgical restrictions.
Electrophoretic deposition of hydroxyapatite [6, 7] is a low-
cost flexible technique and it can be applied in the deposit
formation on conductive substrates also that of complex
shape or morphology.
The aim of presented work was to produce hydroxyapatite
coatings on nitrided titanium alloy Ti6Al4V by electrophore-
sis. To improve the adhesion of HAP-layer to the support,
the nitrided titanium alloy surface was precovered with
titania-silica sol-gel film. The electrophoretically coated sam-
ples were then sintered in a tube furnace in an argon at-
mosphere. Morphology and chemical composition of final
HAP layers was observed using Scanning Electron
Microscopy (SEM/EDS). The phase analysis of the layer
was performed with Infrared Spectroscopy (FTIR). The bio-
logical activity of the surface was observed during thermo-
static held in simulated body fluid (SBF).

Experimental

Materials

Hydroxyapatite - powder produced by Chema- Elektromet
Co., Rzeszow.
Titania - silica sol was prepared from tetraethoxysilane Si
(OC,H;), and titanium propoxide Ti(OC;H,),.
Ethanol - (absolute).
Simulated Body Fluid (SBF) - water solution with composi-
tion almost equal to that of human blood plasma.
Nitrided titanium alloy - rings of Ti6AI4V with surface nitrided



Etanol - (absolutny).

Syntetyczne osocze (SBF) - roztwor wodny o skifadzie od-
powiajacym osoczu krwi ludzkiej.

Stop tytanowy azotowany - krazki Ti6Al4V powierzchniowo
azotowane, zawierajgce TiN+Ti,N + alfa Ti(N) wytworzony
w wytadowaniu jarzeniowym. Azotowanie przeprowadzono
w temperaturze 850°C; czas obrébki byt 4 h, a ciSnienie w
komorze wynosito 3 hPa. Topografie powierzchni okreslo-
no za pomocg profilometeru skanujgcego Form Talysurf
series 2 firmy Taylor Hobson oraz mikroskopu sit atomo-
wych Digital Instruments Company.

Suspensja i elektro-osadzanie

Suspensje do pokrywania elektroforetycznego wytwarza-
no rozpraszajgc ultradzwiekami proszek HAP w etanolu.
Srednica ziaren w suspensji byta ponizej 0.5mm. Czastki
HAP przyjmowalty tadunek dodatni i osadzaty sie na kato-
dzie.
Po obrdbce wstepnej azotowane krazki stopu tytanowego
pokrywano wstepnie zolem tytanowo-krzemionkowym tech-
nika wynurzeniowa. Nastepnie krazki suszono, wygrzewa-
no i podwieszano jako katode w wannie elektroforetycznej
zawierajgcej suspensje HAP. Osadzanie przebiegato w tem-
peraturze pokojowej. Grubos$¢ narastajacej warstwy HAP
regulowano przez odpowiedni dobér parametréw elektrycz-
nych elektroforezy i czasu osadzania. Krgzki tytanowe "Swie-
z0" pokryte warstwa hydroksyapatytu ostroznie wyjmowa-
no z wanny elektroforetycznej, suszono w cieptym powie-
trzu a nastepnie wygrzewano w atmosferze argonu.

Wyniki i dyskusja

Gléwnym atutem pokrywania elektroforetycznego jest
niezmiennos¢ sktadu chemicznego i struktury czastek HAP
w wyjsciowej suspensji i w osadzonej warstwie. Te charak-
terystyczng whasciwos¢ elektroforezy potwierdzajg widma
FTIR (RYS.1a, b).

Widma FTIR (RYS.1a,b) sg jednakowe i majg ksztatt cha-
rakterystyczny dla krystalicznego hydroksyapatytu; maksi-
ma absorpcji IR wystepujace przy 572, 602, 963, 1045 i
1090 cm? sg zwigzane z wibracjami wigzania P-O w gru-
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RYS. 1. Widmo absorpcyjne FTIR HAP uzytego do
sporzadzenia suspens;ji (a) oraz warstwy HAP (b)
po osadzeniu elektroforetycznym.

FIG. 1. FTIR absorption spectrum of HAP used for
the suspension preparation (a) and the HAP layer
after electrodeposition (b).

layers of TiN + Ti,N + alfa Ti(N) obtained in glow discharge.

Nitriding was carried out at temperature 850°C; time ofthe e e e @ @ ® o

treatment was 4 h, while the pressure of nitrogen in cham-
ber equalled to 3 hPa. Surface topography was determined
by means of a Taylor Hobson scanning profilometer Form
Taly-surf series 2 and by atomic force microscope of Digital
Instruments Company.

Suspension and electrodeposition

Suspension for electrophoretic deposition was prepared
by ultrasonic agitation of HAP powder in ethanol. The grain
size of HAP in the suspension was below 0.5mm. HAP par-
ticles acquired positive charge and their deposition occurred
at the cathode.

After preliminary treatments, nitrided titanium alloy rings
were precoated with titania-silica sol by dip-withdrawing
technique. Titanium rings were then dried and annealed.
Then, they as cathodes were immersed in the electrophoretic
tank with HAP suspension. The deposition process was
carried at room temperature. Thickness of the growing HAP
layer was controlled by parameters of current and time of
deposition. Titanium rings covered with hydroxyapatite layer
"as deposited" were carefully removed from the bath, dried
in the warm air and then annealed in an argon atmosphere.

Results and discussion

The main advantage of the electrophoretic deposition is
the same chemical composition and structure of HAP parti-
cles in the starting suspension and in the precipitated sur-
face deposits. This characteristic feature of the electrophore-
. FIG. 1a, b).

The FTIR spectra (FIG. 1a, b) have characteristic shape
of crystalline hydroxyapatite; the IR bands with maximum
at 572, 602, 963, 1045 and 1090 cm? represent the P-O
vibrations of PO, groups in a phosphate and two absorp-
tion bands at 632 cm and at 3572 cm resulted from struc-
tural OH groups in hydroxyapatite Ca,, (PO,)s (OH)..

The FTIR spectrum of the final HAP layer applied on titania-
silica sublayer is shown in FIG. 2.

The FTIR spectrum shown in FIG. 2 reflects the phase analy-
sis of the final HAP layer at the titania - silica sublayer. This
final HAP over layer contains hydroxyapatite and also small
amounts of silicates (bands at 411, 804 and 1167 cm) car-
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RYS. 2. Widmo refleksyjne FTIR koricowej
warstwy HAP na azotowanym stopie tytanowym
(z podwarstwg tytanowo-krzemionkowa) po
wyprazeniu.

FIG. 2. FTIR reflection spectrum of the final HAP
layer on nitrided titanium alloy (with titania-silica
sublayer) after annealing.
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pach PO, natomiast dwa pasma absorpcyjne z maksmum
przy 632 cm?i 3572 cm* pochodza od strukturalnych grup
OH w hydroksyapatycie Ca,, (PO,)s (OH)..

Widmo FTIR koncowej warstwy HAP naniesionej na pod-
klad tytanowo-krzemionkowy jest pokazane na RYS. 2.
Widmo FTIR na RYS. 2 przedstawia analize fazowa war-
stwy koricowej HAP na podktadzie tytnowo-krzemionkowym.
Ta warstwa koricowa HAP zawiera hydroxyapatyt oraz matg
ilos¢ krzemiandw (pasma 411, 804 i 1167 cmt), weglanéw
(pasma 1412 i 1456 cm) oraz zaadsorbowang wode (pa-
sma 1612 i 3000-3500 cm™).

Morfologie i mikroanalize koricowej warstwy HAP pokazuje
RYS. 3.

Jak mozna wnioskowac z analizy EDS obszaréw powierzch-
niowych, koricowa warstwa HAP zawiera krzem, tytan, wapn
i fosfor (HAP).

Aktywnos¢ biologiczna wytworzonych warstw kontrolowa-
no in vitro przez termostatowanie w syntetycznym osoczu
(SBF). Probki z koncowa warstwg HAP termostatowano
przez 10 dni w temperaturze 37,2°C przy pH=7,4. Zauwa-
zono wczesniej, ze reakcje ktdre in vivo zachodza w pobli-
zu powierzchni implantu, in vitro w SBF tez maja miejsce.
W tych warunkach osadza sie podobny jak w kosci rodzaj
apatytu, apatyt weglanowy, przypominajacy ten, ktéry po-
wstaje in vivo w materiale biologicznie aktywnym. Morfolo-
gie i analize EDS powierzchni koricowej warstwy po 10
dniach termostatowania przedstawia RYS. 4.

Jest widoczne, ze po termostatowaniu w SBF powierzch-
nia jest catkowicie pokryta osadem zawierajgcym wiekszg
niz poczatkowo ilos¢ wapnia i fosforu (rys. 3). Osady po-
wierzchniowe sktadaja sie z matych, nanometrycznych ziarn
fosforanowych.

RYS. 5 pokazuje widmo FTIR osadéw fosforanowych po
10 dniach termostatowania w SBF.

Poréwnujac widmo FTIR koricowej warstwy HAP przed (rys.
2) i po termostatowaniu (RYS. 5) mozemy wnioskowac, ze
podczas termostatowania powstata nowa warstwa wegla-
nowo - apatytowa, taka sama jak w naturalnej kosci; pa-
sma IR z maksimum przy 1415 i 1456 cm™ nalezg do wig-
zan C-O w weglanach. Osady HAP po termostatowaniu sg
bardziej bezpostaciowe (szerokos¢ potdbwkowa pasm), za-
wieraja wode (pasma 1662 cm™ i 2800-3500 cm?) i wegla-
ny. Oznacza to, ze elektroforetycznie nalozona warstwa
HAP na azotowany stop tytanu tworzy warunki dla wzrostu
hydroksyapatytu bardzo podobne jak w naturalnej kosci.
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RYS. 5. Widmo refleksyjne FTIR osadoéw
fosforanowych po 10 dniach termostatowania w
SBF

FIG. 5. FTIR reflection spectrum of phosphate
deposits after 10 days of soaking in SBF.

RYS. 3. Morfologia (2000x) i mikroanaliza EDS
koncowej warstwy HAP (przed termostatowa-
niem).

FIG. 3. Morphology (2000x) and EDS microanalysis
of the final HAP layer (before soaking).
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RYS. 4. Morfologia (2000x) i mikroanaliza EDS
warstwy koncowej po 10 dniach termostatowania
w SBF.

FIG. 4. Morphology (2000x) and EDS
microanalysis of final layer after 10 days of
soaking in SBF.

bonates (bands at 1412 and at 1456 cm) and adsorbed
water (bands at 1612 and 3000-3500 cm?).
Morphology and microanalysis of final HAP layer is shown
. FIG. 3.
As we may conclude from EDS analysis of surface regions,
the final HAP layer contains silicium, titanium, calcium and
phosphorous (HAP).
Bioactivity of the obtained layers was monitored in vitro by
soaking in synthetic body fluid (SBF). Samples with the fi-
nal HAP layer were soaked for 10 days at the temperature
37,2°C and pH=7,4. It has already been observed [8], that
in SBF the reactions that in vivo would take place near the
implant surface, in vitro are well reproduced. In such condi-
tions a bone like-carbonated apatite is deposited, similar to
that which forms in vivo on bioactive materials.
Morphology and EDS analysis of the final layer surface af-
ter 10 days of soaking procedure is shown on FIG. 4.
It is seen that after soaking in SBF, the surface is fully cov-
ered by deposits containing higher concentration of calcium
and phosphorous than that before the soaking (FIG. 3). The
surface deposits are composed of small, nanometric grains
of phosphate. Fig. 5 shows the FTIR spectrum of phosphate
precipitates after 10 days of soaking in SBF.
Comparing the FTIR spectrum of the final HAP layer before
(FIG. 2) and after soaking (FIG. 5) we may conclude that
during the soaking procedure a new carbonate - apatite layer
was formed, the same as in natural bone; IR bands with
maximum at 1415 and at 1456 cm are connected with C-
O bonds in carbonates. HAP deposits after soaking are more
amorphous in character (half width of the band), they con-



WhniosKki

Warstwy hydroksyapatytu naniesione elektroforetycznie
na powierzchni azotowanego stopu tytanowego dziataja jak
aktywne zlgcza z wysoka zdolnoscig do nukleacji i wzrostu
hydroksyapaptytu weglanowego, biologicznie rbwnowazne-
go. Powstawanie hydroksyapatytu biologicznie réwnowaz-
nego na powierzchni warstwy kornicowej, juz po 10 dniach
termostatowania w SBF moze by¢ istotnym krokiem pro-
wadzgcym do bezposredniego wigzania z koscig, co otwie-
ra obiecujace perspektywy na uzyskiwanie dobrych ztaczy
implantow ortopedycznych z tkanka biologiczng. Uzyskane
wyniki pokazuja, ze potgczenie azotowania w wytadowaniu
jarzeniowym z elektroforetycznym osadzaniem hydroksy-
apatytu pozwala osiagac¢ pozadane wtasciwosci implantow
ze stopow tytanowych: tgczac dobre wilasciwosci mecha-
niczne, wysokag odpornos¢ na Scieranie i korozje w powig-
zaniu z dyfuzyjnym charakterem warstw azotkowych i wy-
soka aktywnoscig biologiczna.
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tain water (bands at 1662 cm* and at 2800-3500 cm™) and
carbonates. It means that the nitrided titanium surface with
electrophoretically applied HAP layer creates very similar
conditions for growing the biological hydroxyapatite as it is
in natural bone.

Conclusions

Hydroxyapatite layers deposited by electrophoresis on
the nitrided titanium alloy surface act as active interfaces
with a high ability for nucleation and growth of carbonate
hydroxyapatite biologically equivalent. The formation of bio-
logically equivalent hydroxyapatite on the surface of final
layer, even after 10 days of soaking in SBF, may be an
important step leading to direct bonding with bone and it
creates promising prospects for obtaining good joints be-
tween orthopaedic implants and surrounding bone tissue.
The results obtained have shown that the combination of
glow discharge nitriding with the electrophoretic deposition
of hydroxyapatite allows to receive desired properties of ti-
tanium alloy implants; joining good mechanical properties,
high wear and corrosion resistance connected with diffu-
sive character of nitriding layers and high bioactivity.
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Wprowadzenie

Inzynieria tkankowa in vitro i in vivo obejmuje oddziaty-
wanie komorek z powierzchnig materiatu. Natura powierzch-
ni moze bezposrednio wptywac¢ na odpowiedz komérkowa,
ostatecznie wplywajac na szybkos¢ i jakos¢ tworzenia sie
nowej tkanki.

Czysty tytan i jego stopy sa powszechnie stosowanymi
materiatami w chirurgii i stomatologii.

Jednakze wigzanie tytanu z zywa koscig moze trwac kilka
miesiecy. Stad obserwuje sie rosngce zainteresowanie w
skréceniu procesu osseointegracji a wiec i skréceniu po-
operacyjnych ograniczen. Rozwigzania naukowe w tej dzie-
dzinie sg ukierunkowane na pokrywanie implantéw tytano-
wych materiatami bardziej przyjaznymi dla otoczenia biolo-
gicznego jak hydroksyapatyt, powtoki krzemionkowe, krze-
mionkowo-tytanowe, wapniowo-krzemionkowo-tytanowe.
Do chwili obecnej proponowano wiele sposobdw nanosze-
nia powtok na implanty metaliczne, lecz wszystkie one za-
wierajg pewne ograniczenia. Metoda zol-gel, proponowa-
na przez nas, jest tania, tatwo dajgca sie zastosowac tech-
nika nanoszenia powtok na r6zne rodzaje podtozy [4-6].
Celem prezentowanej pracy jest otrzymanie metoda zol-
zel powtok na podtozu tytanowym, wygrzanie ich w tempe-
raturach 500°C i 750°C i okreslenie w warunkach in vitro
reakcji fibroblastéw i osteoblastéw ze zmodyfikowana po-
wierzchnig tytanu. Reakcje komérkowe badano przez po-
miar ich witalnosci (po 7 dniach) oraz przez oznaczenie
sekrecji kolagenu.

Metoda mikroskopii skaningowej (SEM) badano morfolo-
gie powierzchni powtok po obrébce termicznej.

Czesc doswiadczalna

Materiaty

Krazki z tytanu (cpTi) o $rednicy 20mm

Zol wapniowo-fosforanowy (Ca-P) przygotowany z
Ca(NO,),. 4H,0, (NH,),P0O,.3H,0 i zelatyny (pH 6,5-7,9).
Zol krzemionkowy przygotowany z czteroetoksysilanu
Si(OC,Hs), (TEOS)

Zol tytanowo-krzemionkowy (Ti-Si) przygotowany z propok-
sylowej pochodnej tytanu Ti(OC;H,), i z TEOS

Zol tytanowo-wapniowo-krzemionkowy (TiCS) przygotowa-
ny z Ti(OC;H,), , TEOS i Ca(NO,),. 4H,0

Komorki: ludzka linia fibroblastyczna K

ludzka linia osteoblastyczna hFOB 1,19
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Introduction

Tissue engineering in vitro and in vivo involves the inte-
raction of cells with a material surface. The nature of the
surface can directly influence cellular response, ultimately
affecting the rate and quality of new tissue formation.

Pure titanium and its alloys are the materials commonly used
in medical and dental applications. However, their bonding
to living bone tissue can take several months. Hence there
is growing interest in shortening of the process towards
osseointegration, and thereby, reducing the surgical restric-
tions. A research in this field has been oriented towards
coating of the titanium implants with the more tissue frien-
dly material, like hydroxyapatite, silica, silica-titania, calcium-
silica-titania coatings [1-3]. Till now many coating procedu-
res of metallic implants have already been suggested, but
all of them have shortcomings. More promising between
other, the sol -gel method is low cost, flexible technique of
coating and it can be applied on a variety of substrates [4-
6].

The aim of presented work was to produce sol-gel coatings
on titanium, to anneal them at temperatures 500°C and
750°C and in vitro experiments to observe the reactions of
fibroblasts and osteoblasts with modified titanium surfaces.
The cell's reactions were evaluated by determination of the
vitality of fibroblasts and osteoblasts and by the determina-
tion of the amount of synthesized collagen. Surface mor-
phology of sol-gel coatings after thermal treatment was
observed by scanning electron microscopy (SEM).

Experimental procedure

Materials

Titanium (cpTi) discs 20 mm
Calcium-Phosphate (Ca-P) sol
Ca(NO,),. 4H,0, and (NH,),PO,.3H,0
Silica sol (Si-Si) prepared from Tetraethoxysilane Si(OC,H:),
(TEOS)

Titania -silica sol (Ti-Si) prepared from titanium propoxide
Ti(OC;H,), and from TEOS

Titania-calcium-silica sol (TiCS) prepared from titanium pro-
poxide, TEOS and from Ca(NO,),. 4H,0

Human fibroblastic line KMA

Human osteoblastic line hFOB 1,19

prepared from



Linie komdrkowe pochodzity z renomowanego banku ko-
marek ATCC.
Powierzchniowa modyfikacja krazkéw tytanu metoda
zol-zel

Krazki tytanowe o $rednicy 20mm czyszczono mecha-
nicznie i chemicznie. Nastepnie, stosujac metode zol-zel,
nanoszono cztery rodzaje powtok: hydroksyapatytowg
(HAP), krzemionkowa, tytanowo-krzemionkowa (Ti-Si) lub
tytanowo-wapniowo-krzemionkowa (TiCS). Nanoszenie
powtok wykonano metoda wynurzania krgzka tytanowego
z odpowiedniego zolu: zol Ca-P z zelatyna dla powtoki HAP,
zol TEOS dla powtoki krzemionkowej, zol Ti-Si dla powtoki
Ti-Sii zol TiCS dla powtoki TiCS. Krgzek tytanu zanurzano
do odpowiedniego zolu a nastepnie wynurzano ze stalg
szybkoscig 20 cm/min. Stata szybko$¢ wynurzania zapew-
nia jednorodng grubos¢ warstwy. Grubo$¢ warstwy regulo-
wano krotnoscig wynurzen.
Krazki tytanowe pokryte réznymi rodzajami powtok suszo-

. . °C i 750°C. Wygrze-

wanie usuwa wode i substancje organiczne, zageszcza
powtoke i powoduje podwyzszenie adhezji powtoki do pod-
toza.
Testy komoérkowe

Jalowienie krazkow tytanowych z naniesiong powtoka
prowadzono poddajac je naswietlaniu UV po 3 minuty z
kazdej strony. Krazki umieszczano w 12 dotkowej plytce
hodowlanej, zadawano 2 ml zawiesiny komorek i ustawia-

. . 23
95% powietrza w temperaturze 37°C (fibroblasty) lub 34°C
(osteoblasty).

Stosowano nastepujgce stezenie komorek i media hodow-
lane:

Fibroblasty 2x10*komorek/ml, medium : RPMI z 10% FCS
Osteoblasty 2x10*komorek/ml, medium Dubecco zmodyfi-
kowane podtoze Eagla zmieszane z F-12 Ham DME z 10%
FCS.

Zywotno$¢ komérek badano po 7 dniach inkubagii, stosu-
jac metode kolorymetryczng przy uzyciu testu CellTiter
Aqueous One Solution Cell Proliferation Assay Promega.
Wyniki przedstawiono w %, biorgc stosunek liczby komé-
rek, ktére przezyly na badanych prébkach do liczby komo-
rek ktdre przezyly na kontrolnych prébkach ( przyjmujac jako
100%).

Poziom kolagenu typu | oznaczano w supernatantach fi-
broblastéw i osteoblastow po 7-dniowej hodowli. Pomiary
wykonano z uzyciem metody ELISA przy zastosowaniu
przeciwciat i standardu f-my Bioproducts. Wyniki przedsta-
wiono w ng kolagenu na 1ml supernatantu uzyskanego po
7 dniach hodowli.

Wyniki i dyskusja

Poczatkowe reakcje przy powierzchni implantu obejmujag
zorientowang adsorpcje molekut z otaczajgcych ptynéw,
wytwarzajgc w ten sposéb granice miedzyfazowa wzgle-
dem, ktérej komorki udzielajg stosownej odpowiedzi [7].
Morfologia i chemizm powierzchni okreslaja, ktdre moleku-
ty moga sie adsorbowac i jaka bedzie odpowiedz komérek.
Morfologia powtok na krazkach tytanowych uzytych w ba-
daniach zalezy od obrdbki termicznej tych powtok.

Na RYS. 1(a,b), 2(a,b), 3(a,b) przedstawiono morfologie
SEM powtok na krazkach tytanowych uzytych do badan ko-
moarkowych. Badania SEM wykonano na Mikroskopie Elek-
tronowym Phillips XL 30.

Zywotno$é komoérek po 7 dniach wzrostu na powierzchni
krgzkéw tytanu pokrytych powlokami oraz catkowitg ilo$¢
kolagenu typ | wyprodukowanego przez fibroblasty i oste-
oblasty przedstawiono w TABELI 2.

Human cell cultures line used in experiments were from
bank of American Type Culture Collection (ATCC).

Sol-gel modification of titanium discs

Titanium discs of 20 mm diameter were mechanically
and chemically cleaned. Then four types of layers were
applied on titanium surface using sol-gel technique: hy-
droxyapatite layers (HAP), silica, titania-silica (Ti-Si) or
titania-calcium-silica (TiCS) layers. Apatite layers on tita-
nium discs were obtained by withdrawing the sample from
Ca-P sol, silica layers by withdrawing from TEOS sol. Ti-Si
and TiCS sols were used in the forming of Ti-Si or TiCS
layers. The discs were placed in the sol solution and then
withdrawn at a constant speed 20 cm/min. A constant with-
drawal speed ensures an uniform thickness of the
layer.Thickness of the sol-gel layers was controlled by mul-
tiple dipping and withdrawing of the disc from the sol. Tita-
nium discs covered with the layers were dried and heated.
The annealing removes water and residual organic sub-
stances, densifies the film and increases the extent of bond-
ing between the film and the substrate.
The type of coatings are collected in TABLE 1.

Powitoka
Layer
Hydroksyapatytowa
Hydroxyapatite

Ca-P sol

Krzemionkowa TEOS
Silica

Krzemionkowo-tytanowa
Silica-titania
Ttanowo-wapniowo-krzemionkowa
Titania-calcium-silica

Si-Ti sol

Ti-Ca-Si sol

TABELA 1. Powloki zol-zel natozone na krazki
tytanowe.
TABLE 1. Sol-gel coatings on titanium discs.

Cellular tests

The coated titanium discs were sterilized by UV irradia-
tion during 3 minutes for each side of the disc.
Cell cultures were run in 12 well plates at the bottom of
which the tested disks of 20 mm in diameter were immer-
sed in 2 ml of the cell suspension. Then the cultures were
run in an incubator in the atmosphere of 5% CO, in air at
37°C (fibroblasts) or 34°C (osteoblasts) over seven days.
The following concentrations of cells and culture media were
used:
Fibroblasts 2x10* of cells/ml medium (RPMI + 10% FCS).
Osteoblasts 2 x10of cells/ml (Dulbecco’s modified Eagle’s
medium nutrient mixture F-12 HAM/DME, 0,3 mg/ml G-418,
10% FCS).
Cells viability (vitality) was examined using a colorimetric
method and test Cell/Titer Aqueous One Solution Cell Pro-
liferation Assay Promega. The results are presented in %%
relating the number of cells which survived on the test sam-
ples to the number of cells which survived on the controll
samples (taken as 100%).
The level of collagen (type I) after seven days of culture
growth has been determined in the supernatants over the
fibroblasts and osteoblasts. The measurements were per-
formed by means of ELISA tests using standards from Bio-
products firm. The results were shown in ng of collagen per
1ml of supernatant after 7 days of culture growth.

Results and discussion

Initial events at the surface include the orientated ad-
sorption of molecules from the surrounding fluid, creating a
conditioned interface to which the cell responds [7].

|
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RYS. 1. Morfologia SEM warstwy krzemionkowej
. ....... . ...°C(a)iw 750°C (b).

FIG. 1. SEM morphology of silica layer annealed
at 500°C (a) and at 750°C (b).

Jak mozna zauwazy¢, obydwa typy komérek, fibroblasty i
osteoblasty, reagujg odmiennie na roznych powtokach i przy
réznych temperaturach wygrzewania powtok. Obnizka tem-
peratury z 750°C do 500°C powoduje obnizke przezywal-
nosci fibroblastow. Dla przezywalnosci osteoblastéw naj-
lepsze sa powtoki krzemionkowe i Ti-Si; nizsza temperatu-
ra (500°C) wygrzewania stwarza warunki wyzszej przezy-
walnosci osteoblastéw na obydwu powtokach. Podobne
obserwacje mozna poczyni¢ dla powtoki HAP. Dobre wyni-
ki uzyskano dla powtoki TiCS. Jej morfologia (RYS. 3a,b)
pokazuje gtadka, nisko porowatg powierzchnie, na ktérej
przezywalnos¢ osteoblastéw jest stosunkowo wysoka.
llos¢ kolagenu | wyprodukowanego przez komorki na ba-
danych powtokach stanowi wazng, praktyczna informacje
np.co do doboru rodzaju obrébki termicznej powtoki, dobo-
ru jej sktadu chemicznego czy doboru odpowiedniego miej-
sca jej zastosowania. Catkowita ilos¢ kolagenu | wyprodu-
kowanego w supernatantach na badanych powtokach przez
fibroblasty i osteoblasty po 7 dniach inkubaciji jest umiesz-
czona w TABELI 2.

Powtoki: krzemionkowa, Ti-Si i TiCS wygrzane w 750°C
stwarzajg lepsze warunki dla produkcji kolagenu przez fi-
broblasty. llos¢ kolagenu produkowanego przez osteobla-
sty na powierzchni TiCS jest wysoka. Moze to sugerowac,
ze tytan z warstwg TiCS moze by¢ z powodzeniem stoso-
wany w chirurgii kostnej. Podobne sugestie mozna wysu-
nac¢ w kierunku powtoki krzemionkowej i krzemionkowo-ty-
tanowej. Nizsza temperatura wygrzewania tych powtok pro-
wadzi do tworzenia sie amorficznych, gtadkich warstw stwa-
rzajacych lepsze warunki przezywalnosci dla osteoblastéw.
Takie powtoki zawierajg wiecej grup silanolowych -Si-OH
na powierzchni i wydaja sie by¢ bardziej biologicznie ak-
tywne niz powtoki wygrzane w wyzszej temperaturze.

WhniosKi

Zaobserwowano r6zng reakcje fibroblastéw i osteobla-
stéw na rézng modyfikacje powierzchni tytanu. Warstwy:

Zywotno&
Ostob.,
Vitality Ostob.

Zywotno&
Fibr.,
Vitality Fibr

Powtoka
Coating

Coll.Fibr. Coll.Osteob.

[ng/ml] [ng/mi]

500°C
7500C
500°C
750°C

HAPsg 500°C
HAPsg 750°C
TICS  600°C

TABELA 2. Zywotno$¢ fibroblastéow i osteo-
blastéw i catkowita ilos¢ kolagenu typu |.
TABLE 2. Vitality of fibroblasts and osteoblasts
and total amount of collagen type I.

RYS. 2. Morfologia SEM warstwy tytanowo-
krzemionkowej wygrzanej w 500°C(a) i w 750°C(b).
FIG. 2. SEM morphology of titania-silica layer
annealed at 500°C (a) and at 750°C (b).

RYS. 3. Morfologia SEM warstwy TiCS wygrzanej
w 600°C (500x) (a) i (2000x) (b).

FIG. 3. SEM morphology of TiCS layer annealed
at 600°C (500x) (a) and (2000x) (b).

Morphology and chemistry of the surface determine mole-
cules that can adsorb and how will be cellular response.
Surface morphology of titanium discs used in our study
depends on thermal treatment of the layer.

FIGURES 1(a,b), 2(a,b), 3(a,b) show the SEM morphology
of layers before cellular tests.

Cell viability after 7-day culture on titanium surfaces and
total amount of collagen type | produced by fibroblasts and
osteoblasts are presented in TABLE 2.

As it may be noticed, both types of cells: fibroblasts and
osteoblasts react differently to different surface layers and
temperatures of annealing. Generally, lowering the tempe-
rature of annealing from 750°C to 500°C gives the lowering
of fibroblasts vitality. For viability of osteoblasts the best
coatings are silica and titania-silica coatings; lower tempe-
rature annealing (500°C) gives a higher vitality of osteobla-
sts for both coatings. The same observations are for hydro-
xyapatite sol-gel layer. Good results were obtained for TICS
coatings annealed at 600°C. Morphology of this coating (FIG.
3) shows very smooth, low porous surface on which vitality
of osteoblasts is relatively high.

The secretion of collagen produced by cells on the tested
surfaces gives important practical information to e.g. cho-
ice of thermal treatment of the layer, choice of chemical
composition of the layer or a convenient place for anatomic
application. The total amount of collagen | produced by both
types of cells on the tested surface was determined in su-
pernatant (liquids) after a seven-day culture. The results
are shown in TABLE 2.

Silica, Ti-Si and TiCS surfaces annealed at 750°C create
better conditions for the secretion of collagen produced by
fibroblasts.

Amount of collagen produced by osteoblasts on TiCS sur-
face is high. It suggests that titanium with TiCS layer can be
successfully used in bone tissue region. Similar suggestions
can be directed to silica and silica - titania coatings.

Lower annealing temperature leads to formation of more
amorphous, smooth sol-gel layers that create better condi-



krzemionkowa, Ti- Si i TICS wygrzane w 750°C stwarzajg
dos¢ dobre warunki dla przezywalnosci fibroblastow i dla
ilogci produkowanego przez nie kolagenu I. Obnizenie tem-
peratury wygrzewania powtok do 500°C obniza przezywal-
nos¢ fibroblastéw, podczas gdy przezywalnosé osteobla-
stdw na powtokach: krzemionkowej, Ti-Si i TiCS jest wy-
zsza. Obrdbka termiczna powtok wptywa na ich morfologie
jak réwniez na aktywno$¢ chemiczng grup powierzchnio-
wych np. grup silanolowych.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badan wptywu
proszkowych napetniaczy w postaci ceramiki, nano-
krzemionki oraz modyfikatoréw tarcia (Si;N,, BN, te-
flon, polietylen) na wlasciwosci kompozytdéw polime-
rowych na bazie zywicy Bis-GMA. Oceniano wplyw
czasu homogenizacji i czasu polimeryzacji kompozy-
téw na ich na strukture i parametry wytrzymatoscio-

tions for osteoblasts viability. Such coatings contain more

171

silanol groups on the surface and seem to be biologically e e e

active more than coatings annealed at higher temperatures.

Conclusions

Different reactions of fibroblasts and osteoblasts to dif-
ferent modifications of titanium surface have been obse-
rved. Silica, silica titania and TiCS layers (750°C) create
relatively good conditions for fibroblasts viability and for the
secretion of collagen type |. Decreasing the temperature of
annealing from 750°C to 500°C lowers the fibroblasts viabi-
lity while osteoblasts viability for silica, Si-Ti and TiCS co-
atings becomes higher. Thermal treatment influences mor-
phology of the layers and also chemical activity of the sur-
face groups, i.e. silanol groups.
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Abstract

This work presents results of the investigations on
the influence of powder fillers including ceramic,
nanosilica and friction modifiers (Si;N,, BN, teflon,
polyethylene) on properties of the Bis-GMA resin
based polymer composites. The influence of the ho-
mogenization time and the polymerization time of com-
posites on their structure and strength parameteres
was observed. The effect of those additives on
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we. Badano wplyw tych dodatkéw na wytrzymatosc
na $ciskanie oraz mikrotwardosc.
Stowa kluczowe: Kompozyty, nanoproszki, para-
metry wytrzymato$ciowe
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 171-175]

Wprowadzenie

Zywica metakrylowa typu Bis-GMA i jej modyfikacje stano-
wi podstawowg baze polimerowag materiatdw kompozyto-
wych na stale wypetnienia stomatologiczne [1-5]. Kompo-
zyty takie zawierajg proszkowe napetniacze w postaci krze-
mionki (SiO,), szkiet i materiatdw ceramicznych [6-7]. W
zaleznosci od wielkosci czastek napetniaczy proszkowych
dzieli sie te materiaty stomatologiczne na mikro-, makro- i
kompozyty hybrydowe [8-10]. Materialy te r6znig sie struk-
turg i wtasciwosciami mechanicznymi. Obecnie intensyw-
nie bada sie wpltyw napetniaczy o wymiarach nanoczgstecz-
kowych na strukture i wkasciwosci tego typu kompozytow.
Liczba publikacji na ten temat jest jednak niewielka, pew-
nie z uwagi na nowatorski charakter tej tematyki oraz na jej
znaczenie utylitarne [11-12]. Podobnie jest w przypadku
charakterystyk tribologicznych tego typu materiatéw stoma-
tologicznych - ciagty brak wystarczajacych danych. Zagad-
nienie jest tym bardziej wazne i aktualne, iz wystepuja co-
raz wyzsze wymogi stawiane materiatom na state wypet-
nienia stomatologiczne. Chodzi tu szczegdlnie o ich odpor-
nos¢ na zuzycie tribologiczne i Scieralno$¢ zebow przeciw-
stawnych [13-15]. Duzy wplyw na charakterystyki tribolo-
giczne kompozytowych materiatéw stomatologicznych ma
rodzaj oraz ilos¢ napetniaczy proszkowych - modyfikato-
row tarcia.

Celem niniejszej pracy byta optymalizacja parametrow przy-
gotowania kompozytéw na bazie zywicy Bis-GMA z napel-
niaczami proszkowymi w postaci krzemionki, ceramiki i
dodatkow tribologicznych.

Materiat i metody badan

W niniejszej pracy badano kompozyty ceramiczno-poli-
merowe, w ktérych fazg organiczna byta zywica Bis-GMA.
W sktad kompozytéw wchodzity napetniacze proszkowe w
postaci szkta, o sktadzie chemicznym: SiO,-BaO-Al,0;-B,0;
nanokrzemionka (rozmiar ziaren <40 nm) oraz dodatki tri-
bologiczne: azotek krzemu (Si;N,), azotek boru (BN), te-
flon, polietylen. Sumaryczna zawarto$¢ napetniaczy wyno-
sita 60% obj. Wszystkie napetniacze nieorganiczne podda-
ne byty zabiegom preparacji w roztworze srodka silanizu-
jacego (3-(trimethoxysilyl)propyl metahacrylate) w srodo-
wisku toluenu. Proces preparacji polegat na nanoszeniu
aktywnych grup silanowych na powierzchnie proszkéw w
wyparce prézniowej. W dalszych badaniach oceniano wptyw
powyzszych dodatkéw na strukture oraz wytrzymatos¢ na
Sciskanie i mikrotwardo$¢ HVO0,1 wykonanych kompozytow.
Badania wytrzymatoSciowe wykonano za pomocg maszy-
ny Instron TM-SM seria AO-706. Mikrotwardo$¢ kompozy-
téw oceniano za pomocg mikroskopu metalograficznego z
przystawka Hanemann'a. Obserwacje struktury otrzyma-
nych materiatéw realizowane byly za pomoca mikroskopu
skaningowego Hitachi S 3000N z przystawka do mikroana-
lizy rentgenowskiej.

Wyniki badan
Pierwszy etap prac polegat na zbadaniu wptywu czasu

homogenizacji sporzgdzanych mieszanek kompozytowych
na ich wkasciwosci mechaniczne. Oceniano wytrzymatosc

compressive strength and microhardness was tested.

Keywords:Composites, nanopowders, strength
parameteres
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Introduction

The methacrylate resin type Bis-GMA and its modifica-
tions are standard polymeric base of composite materials
for dental resin composites. Such composites contain pow-
der fillers like silica, glass and ceramic materials. Depend-
ing on the size of powder fillers’ particles, there is a division
into micro-, macro- and hybrid composites. Those materi-
als have different structure and mechanical properties.
Nowadays, intensive researches on the influence of
nanofillers on structure properties of such composites are
carried out. The list of publications concerning this problem
is inappreciable, presumably, due to the innovative charac-
ter of the subject matter and its utility meaning. Similar situ-
ation applies to tribological characteristics of dental resin
composites - there is a continuous lack of sufficient infor-
mation about operational data. The issue is very important
and up-to-date because of ascending requirements for the
materials for dental resin composites, especially their
tribological wear resistance and inverse teeth grindability.
The type and amount of powder fillers - friction modifiers
have a considerable influence on the tribological properties
of the dental composites. The main aim of this work was an
optimalization of the parameters of the Bis-GMA resin com-
posite preparation, such as the time and the method.

Materials and methods

This work presents investigations on polymeric-ceramic
composites, where Bis-GMA resin was an organic phase.
The resin used in those tests was prepared from the pow-
der fillers in form of glass with chemical composition: SiO,-
BaO-Al,O,-B,0;, nanosilica and tribological additives: sili-
con nitride (Si;N,), boron nitride (BN), teflon and
polyethylene. Total content of fillers was 60%vol. All inor-
ganic fillers were prepared at silane solution (3-
(trimethoxysilyl) propyl methacrylate) at toluene medium.
The preparation process consisted in deposition of active
silane groups on powders surface at a vacuum evaporator.
Further tests were carried out to estimate the influence of
the additives on structure, compressive strength, and
microhardness HVO0,1 of the prepared composites. Strength
investigations were performed with INSTRON TM-SM ma-
chine. Microhardness of the composites was evaluated us-
ing metallography microscope with Haneman's attachement.
The observations of the structure of the obtained materials
were realised with scaning microscope Hitachi S 3000N.

Results

The first stage of the work consisted in testing the influ-
ence of the homogenization time of the prepared compos-
ites on their mechanical properties. Compressive strength
and microhardness of the obtained samples were estimated.
The prepared materials were homogenized for 5, 15 and
30 minutes in a porcelain mortar. Next, all composites were
hardened using a halogen lamp. Mechanical investigations
were carried out after 8 and 24 hours from hardening time.
FIGURES 1 and 2 show the results of tests.

Microhardness and compressive strength tests’ results
show that optimal homogeniaztion time is 15 minutes. This
homogenization time was used in obtaining all polymer com-
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FIG. 2. Dependence of
microhardness on
homogenization time.

strength on homo-
genization time.

na Sciskanie oraz mikrotwardos¢ otrzymanych prébek. Przy-
gotowane mieszanki kompozytowe homogenizowano przez
5, 15 oraz 30 minut w mozdzierzu porcelanowym. Nastep-
nie kompozyty utwardzano za pomocg lampy halogenowe;.
Badania mechaniczne przeprowadzano po 8h i 24h od
momentu utwardzenia. Wyniki przedstawiono na RYSUN-
KACH 1i 2.

W wyniku analizy uzyskanych wynikéw badan przyjeto opty-
malny czas homogenizacji w wymiarze 15 minut. Wiasci-
wosci mechaniczne kompozytéw podwyzszaly sie nieznacz-
nie przez 24 godziny od momentu utwardzenia, po czym
pozostawaly na statym poziomie.

RYS. 3. Struktura kompozytu po 15 minutach
homogenizacji z zawartoscig a) ceramiki - 60%0Dbj.
b) azotku krzemu - 5% obj.

FIG. 3. Scaning electron micrographs of the
composite structure after 15 minutes of
homogenization process: a) ceramic (60%vol), b)
silicon nitride (5%vol).

Obserwacje mikroskopowe powierzchni zgtadéw i przeto-
mow otrzymanych prébek wskazujg na dobrg homogeniza-
cje mieszanin po 15 minutach obrébki w mozdzierzu. Przy-
ktadowe zdjecie struktury kompozytu po 15 minutach ho-
mogenizacji, przedstawione jest na RYSUNKU 3. Zdjecia
na RYSUNKU 3 pokazujg, iz wielko$¢ ziaren kompozytu
przedstawionego na RYSUNKU 3b jest mniejsza niz w przy-
padku przedstawionego na RYSUNKU 3a.

W kolejnym etapie modyfikowano sktad kompozytéw, wpro-
wadzajac dodatki poprawiajgce charakterystyki tribologicz-
ne - wspoitczynnik tarcia i odpornosé na zuzycie. W tym
celu wykonano serie kompozytéw z dodatkiem Si;N,, BN,
polietylenu i teflonu. Na tym poziomie badan chodzito gtow-
nie o ocene wptywu tych dodatkéw na strukture i parametry
wytrzymatosciowe kompozytow. llo$¢ wprowadzonego wy-
petniacza byta taka, zeby sumaryczna ilos¢ fazy nieorga-
nicznej wynosita 60%obj. Przygotowano kompozyty z do-

posites. Composites mechanical properties increased in-
significantly for the next 24 hours after the hardening period
and stayed on a stable level afterwards.

Structural investigations of the surface of the fractures and
metallographic specimens of the polymer composites show
that optimal homogenization is achieved after 15 minutes
of treatment in porcelain mortar. An exemplary picture of
the composite’s structure after 15 minutes homogenization
process is shown in FIGURE 3.

In the next stage, the composition of dental filling was modi-
fied by bringing in additives improving tribological charac-
teristics, especially the friction coefficient and wear resist-
ance. To this end, a series of composites with Si;N,, BN,
teflon and polyethylene were prepared. Main aim of the in-
vestigations at this level was to estimate the influence of
additives on the structure and composite strength param-
eters. The filler was inserted in such an amount, that the
total content of the inorganic phase would amount to 60%vol.
Composites with addition of 0,5; 1; 3; 5; 10; 20% vol of the
mentioned filler were prepared. Investigations show that
composites with the amount of filler higher than 5%vol do
not exhibit desirable strength properties. This kind of speci-
mens is very fragile. Moreover, microscope tests confirm
their weak cohesion with polymeric base. Therefore, only
the composites with the amount of tribological additives
lower than 5%vol were classified to further tests. The re-
sults of the composites’ strength parameters are shown in
FIGURES 4 and 5.

Dsisng [MeN. Bwithout modfier Dfefion EPoiyethylene Ewithout modifier

120

0 [ 1 3 5 o 1 3

ion strength [MP.

mpr
8

Pawder contert % vol Powder content %vol]

RYS. 4. Wytrzymatos¢
na Sciskanie kom-
pozytéw z dodatkiem
Si;N, oraz BN.

FIG. 4. Compressive
strength of com-
posites with Si,N, and
BN.

RYS. 5. Wytrzymatos¢
na sciskanie kompo-
zytéw z dodatkiem
teflonu oraz poli-
etylenu.

FIG. 5. Compressive
strength of com-
posites with teflon and

polyethylene.

The highest increase of the compressive strength is
caused by addition of Si;N, or BN in amount lower than
1%vol. An increase of the content of these fillers results in a
fragile structure and decrease of strength of the compos-
ites. Teflon and polyethylene additives change compressive
strength insignificantly: polyethylene increases and teflon
decreases the value of this parameter. The last tested filler
was nanosilica (n-Si0O,), with the size of the particles of about
40nm. Using a similar method as for the tribological addi-
tives, composites with 1 to 10%vol of nanosilica were pre-
pared. The results of the compressive strength investiga-
tions are shown in FIGURE 6. Tests show that with the in-
crease of the n-SiO, content up to 5%vol the compressive
strength increases and then stabilizes. It was also observed
that the increase of the n-SiO, content results in the increase
of the hardening time of the composites. These composites
achieve the best properties after 96 hours from hardening
period.
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datkiem 0,5; 1; 3; 5; 10; 20% obj. wymienionych napetnia-
czy. Okazalo sie, ze kompozyty z udzialem napetniaczy tri-
bologicznych powyzej 5% nie wykazujg pozadanych wia-
Sciwosci wytrzymatosciowych. Prébki takie byty bardzo kru-
che. W badaniach mikroskopowych potwierdzono ich sta-
ba spojnosc z baza polimerowa. W zwiazku z tym, do dal-
szych badan zakwalifikowano kompozyty z zawartoscig do
5%o0bj. dodatkow tribologicznych. Wyniki badan parame-
trow wytrzymatosciowych takich kompozytdéw przedstawio-
ne zostaty na RYSUNKACH 4 i 5.

Najwiekszy wzrost wytrzymatosci na $ciskanie powoduje
niewielki (ponizej 1%) dodatek Si;N,lub BN. Dalszy wzrost
zawartosci tych wypetniaczy sprawia, ze stajg sie one kru-
che, a ich wytrzymato$¢ obniza sie. Dodatki teflonu i poli-
etylenu zmieniajg w niewielkim stopniu wytrzymato$¢é na
Sciskanie: polietylen powoduje jej wzrost, a teflon niewielki
spadek.

Ostatnim testowanym wypetniaczem byta nanokrzemionka
(n-Si0,) o wielkosci czastek, rzedu 40 nm. W podobny spo-
s6b jak dla dodatkdw tribologicznych, przygotowano kom-
pozyty zawierajace od 1 do 10% obj. nanokrzemionki. Wy-
niki badan wytrzymatosci na Sciskanie przedstawiono na

RYSUNKU 6. Przeprowadzone badania pokazuja, ze wy-
trzymato$¢ na Sciskanie silnie wzrasta do zawartosci 5%
n-SiO,, a nastepnie stabilizuje sie. Zauwazono takze, ze
wzrost zawartosci n-SiO, powoduje wzrost czasu utwardza-
nia kompozytéw. Osiggajg one maksymalne whasciwosci
po uptywie 96 godzin od momentu utwardzenia lampa ha-
logenowa.

Podsumowanie

W pracy badano materiaty kompozytowe na bazie zywi-
cy Bis-GMA z szerokg gama napetniaczy proszkowych: na-
nokrzemionka, napetniaczami szklanymi, dodatkami tribo-
logicznymi (Si;N,, BN, polietylenem i teflonem). Okreslono
optymalny czas homogenizacji mieszanek w mozdzierzu
porcelanowym. Oceniano wptyw napetniaczy na strukture i
wihasciwosci wytrzymatosciowe otrzymanych kompozytow.
Na podstawie wykonanych badan mozna sformutowac na-
stepujace wnioski:

- za optymalny czas homogenizacji mieszaniny zywicy Bis-
GMA z napetniaczami proszkowym przyjeto 15 minut. Sie-
ciowanie kompozytu stabilizuje sie po czasie okoto 24 h od
momentu utwardzenia,

- niewielki udziat (do 1 % obj.) dodatkéw: Si;N, lub BN zwiek-
sza wytrzymatos¢ na Sciskanie takich kompozytéw. Powy-
zej tej zawartosci wytrzymatos¢ na Sciskanie gwattownie
spada,

- dodatki polimerowe (polietylen i teflon) w niewielkim stop-
niu wpltywajg na parametry wytrzymatosciowe wykonanych
kompozytow.

Otrzymane kompozyty mogg stanowi¢ potencjalne mate-
riaty na state wypetnienia stomatologiczne. Jednak ich apli-
kacja dla tych celéw wymaga dalszych badan fizykoche-
micznych (m.in. utwardzanie, kurczliwos$¢, adhezja do tka-
nek zeba), mechanicznych, tribologicznych oraz testow Kli-
nicznych.

Podziekowania

Praca badawcza sfinansowana przez KBN jako zadanie
badawcze zamawiane 21/PBZ-KBN-082/T08/2002.
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FIG. 6. The compressive strength of composites
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Results and discussion

This work shows results of the investigations on the com-
posites based on Bis-GMA resin with wide range of powder
fillers: nanosilica, glass fillers, tribological additives (Si;N,),
BN, teflon, polyethylene). The optimal homogenization time
of mixtures was estimated. The influence of selected fillers
on the structure and strength patameteres was observed.
Based on all of the investigations, the following inferences
should be formulated:

- the optimal homogenization time of the Bis-GMA resin
mixture with powder fillers is 15 minutes. Composite
crosslinking stabilizes about 24 hours after hardening pe-
riod,

- 1% volume fraction of ceramic additives: Si3N4 or BN in
composites increases their compressive strength. Above
that amount the compressive strength decreased rapidly,
- polymer modifiers (polyethylene and teflon) do not have
significant effect on composite strength parameteres.
Polymerized composites can be potential materials for dental
resin composites. Their application in this sector requires
more physicochemical (hardening, shrinkage, teeth tissue
adhesion), mechanical, and tribological investigations and
clinical tests.
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Wstep

Postep cywilizacyjny i zwigzane z nim wydtuzenie $red-
niego czasu zycia cztowieka powoduje, ze implanty musza
charakteryzowaé sie podwyzszong trwatoscig w srodowi-
sku biologicznym. Dodatkowo powinny spetnia¢ funkcje
regenerujaca dla otaczajgcych tkanek, do ktérych koniecz-
ne jest dopasowanie ich budowy i wtasciwosci. Odtworze-
nie tych struktur mozliwe jest przez materiaty kompozyto-
we. Szczegolnie atrakcyjne ze wzgledu na mozliwos¢ kon-
strukcji materialdw o zréznicowanej budowie i wtasciwo-
Sciach sg kompozyty o osnowach polimerowych. Ich zr6z-
nicowanie wynika zaréwno z rodzaju osnowy, gdzie mozna
stosowac polimery biostabilne i resorbowalne, jak i rodzaju
oraz sposobu rozmieszczenia faz modyfikujacych. Dodatki
w postaci wtokien lub czgstek moga wptywac na wasciwo-
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Introduction

The progress of civilization and related to it extension of
average human lifetime requires that medical implants have
to show increased durability in biological environment. Ad-
ditionally, they should fulfill regenerating function for sur-
rounding tissues, with which they have to be compatible in
terms of structures and properties. Reconstruction of such
structures is feasible using composite materials. Seen the
possibility of formation of materials with variable structures
and properties, composites with polymer matrices are par-
ticularly attractive in these applications. Their variety results
not only from the nature of matrices, where both biostable
and biosorbable polymers can be applied, but also from the
types and ways of spatial distribution of modifying phases.
The additives in form of fibres or particles can affect both
mechanical properties of implants and their biological be-

175

MATERIALOW

BI®



FOW

R

I

ERIA

\

|

MAT

$ci mechaniczne implantéw, a takze ich zachowanie biolo-
giczne. Ponadto istnieje mozliwos¢ otrzymania implantéw
o wtasciwosciach mechanicznych zmieniajacych sie w spo-
séb kontrolowany w czasie [1, 2, 3].

Wiekszos¢ danych cytowanych w literaturze dotyczy gtow-
nie wtasciwosci mechanicznych okreslonych w prébach sta-
tycznych [4, 5]. Nie daje to petnego obrazu zachowania im-
plantu w warunkach rzeczywistych, gdzie poddane sg one
jednoczesnemu dziataniu naprezen mechanicznych i agre-
sywnego $srodowiska ptyndéw ustrojowych. Jest to szcze-
golnie istotne w przypadku kompozytow polimerowych, ktére
dos$¢ znacznie zmieniajg swoje wtasciwosci na skutek wy-
stepowania m.in. zjawiska petzania. Ponadto ptyny ustrojo-
we moga ingerowa¢ w gtgb materiatbw kompozytowych
zmieniajac stan granic miedzyfazowych, co ma swoje od-
zwierciedlenie w pogorszeniu ich wtasciwosci mechanicz-
nych [6, 7].

Celem pracy byta analiza wkasciwosci mechanicznych bio-
resorbowalnego kopolimeru poli(laktydo-ko-glikolidu)
(PLGA) oraz jego kompozytéw z wtoknami weglowymi
(PLGAJ/CF) oraz czastkami nano-hydroksyapatytu (PLGA/
HA). Materialy poddano stalym obcigzeniom mechanicznym
(petzaniu) w sztucznym srodowisku biologicznym, a na pod-
stawie uzyskanych wynikéw obliczono ich czasy zycia.

Materiaty i metody

Badania przeprowadzono na ksztattkach w formie wio-

setek otrzymanych metodg wtrysku w temperaturze 345°C
wykonanych z PLGA (PLA:PGA - 84:16, Mn=92 000), wy-
tworzonego w Centrum Chemii Polimeréw PAN w Zabrzu
[8]. Do wytworzenia kompozytéw o 15% zawartosci napet-
niaczy uzyto: wkdkien weglowych kroétkich FT 300 Torayca
(d=1.76 g/lcm®, s,=3530 MPa, E=230 GPa) oraz czgstek
hydroksyapatytu Ca,,(PO,)6(OH), pochodzenia naturalne-
go (z kosci wieprzowej) o nanoczastkach (d=3.16 g/cm?,
S,=71.4 m?/g) [9]. Do symulacji Srodowiska biologicznego
uzyto ptynu Ringera produkcji Baxter Terpol Sp. z 0.0. 0
nastepujacym sktadzie: NaCl - 8.60 g/dm?; KCI - 0.30 g/
dm?; CacCl,- 0.48 g/dmé.
Pomiary wlasciwosci mechanicznych przeprowadzono za
pomoca uniwersalnej maszyny wytrzymatosciowej Zwick
1435. Pelzanie w warunkach in vitro badano wg normy PN-
83/C-89041.

Omowienie wynikow

TABELA 1 zawiera wyniki badan wytrzymatosci na roz-
cigganie oraz wartosci modutéw Younga dla czystego PLGA
i jego kompozytéw. Z poréwnania tych wartosci wynika, ze
wprowadzenie widkien weglowych powoduje okoto 30%
wzrost wytrzymatosci na rozcigganie w stosunku do czy-
stego poli(laktydo-ko-glikolidu). Obecnos¢ czastek hydrok-
syapatytu obniza te wartos¢ o okoto 50%, co wynika z kru-
chej natury takich kompozytow. Natomiast w przypadku
modutéw Younga oba dodatki powodujg wzrost sztywno-
Sci.

Préby petzania przeprowadzono w warunkach in vitro przy
réznym poziomie statych naprezen dziatajgcych na bada-
ne materiaty. Dla poziomu stanowigcego 60% wytrzymato-
Sci wyznaczonej w probie rozciggania (sr60%) zanotowa-
no czasy zniszczenia materiatdw. Jak wynika z tabeli 2 naj-
bardziej odpornym na pelzanie materiatem jest kompozyt
wzmocniony wibknem weglowym krétkim, ulegajacy znisz-
czeniu po uplywie najdtuzszego czasu petzania.

Proby dla innych wybranych poziomoéw obcigzen (2.5 MPa,
5 MPa i 7.5 MPa) wykonano bez doprowadzenia do znisz-

haviour. Additionally, there are possibilities of manufactur-
ing of implants with mechanical properties varying in a con-
trolled way with time [1, 2, 3].

The majority of data cited in the literature relates mostly to
mechanical properties defined in static tests [4, 5]. This does
not give the full picture of implant's behaviour in real condi-
tions, where they are subjected to simultaneous action of
mechanical stresses and aggressive environment of body
fluids. This is particularly important in the case of polymer
composites, which can change their properties substantially
due to, among others, creep phenomena. Additionally, physi-
ological fluids may penetrate inside the composite materi-
als affecting the state of interphases, which results in dete-
rioration of mechanical properties [6, 7].

The aim of the present work is the analysis of mechanical
properties of biosorbable co-polymer of poly(lactido-co-
glycolide) - PLGA, and its composites with carbon fibres
(PLGA/CF) and nano-particles of hydroxyapatite (PLGA/
HA). Materials were subjected to constant mechanical
stresses (creep) in an artificial biological environment. Their
lifetimes were calculated on the basis of obtained results.

Materials and methods

The experiments were carried out on paddle-shaped
samples received by injection at the temperature of 345°C,
and made of PLGA (PLA:PGA - 84:16, Mn=92 000), manu-
factured at the Centre for Polymer Chemistry PAN in Zabrze,
Poland [8]. Composites with 15% content of the following
dispersed phases have been used: short carbon fibres FT
300 Torayca (d=1.76 g/cm3, s,=3530 MPa, E=230 GPa),
and hydroxyapatite particles Cal0(PO4)6(0OH), of natural
origin (pig’'s bone) with nanoparticles (d=3.16 g/cm?, S,=71.4
m?3/g) [9]. The Ringer fluid made by Baxter Terpol Sp. z 0.0.
with following composition: NaCl - 8.60 g/dm?3; KCI - 0.30 g/
dm?; CaCl, - 0.48 g/dm?® was used for simulation of biologi-
cal environment.

Mechanical properties were measured using universal test-
ing machine Zwick 1435. The "in vitro" creep behaviour was
examined according to standard PN-83/C-89041.

Results and discussion

Materiat

Material =[]
PLGA 51.4+3.6 3.4+0.2
PLGA/CF 88.716.2 4.2%0.3
PLGA/HA 24.9%1.7 6.5%0.3

TABELA 1. Wytrzymatos¢ na rozcigganie oraz
moduty Younga badanych materiatow.

TABLE 1. Tensile strengths and Young’s module
of the examined materials.

TABLE 1 shows the results of examination of tensile
strengths and Young module for pure PLGA and its com-
posites. The comparison of these values indicates that in-
troduction of carbon fibres increases the tensile strength
about 30% as compared to pure poly(lactido-co-glycolide).
The presence of hydroxyapatite decreases this value about
50%, which results from brittle nature of such composites.
Both additives cause the increase of stiffness, thus Young
module of the materials.

The creep tests were performed "in vitro" at different val-
ues of constant stresses. For the stress level correspond-



czenia materiatéw, a na podstawie otrzymanych wynikow
okreslono ich czasy zycia. W tym celu wykorzystano dos¢
szeroko stosowana w praktyce funkcje petzania MacLeoda,
ktéra dobrze oddaje zachowanie kompozytéw polimerowych
pod dziataniem statego naprezenia. Jest ona opisana réw-
naniem:

e=e,(t/b)"

gdzie: e,0znacza odksztatcenie po czasie t, [%];

e, - odksztalcenie natychmiastowe, krétkotrwate, [%];
t- czas, [s];

b, m - state, charakteryzujace tworzywo [10].

Wspo6tczynnik
korelaciji
correlation
factor

Prébka 0

Sample [%]

o =2.5 MPa
0.0702; 75.1932
0.0551;
31.5414
0.0992; 23.8942
o =5.0 MPa
0.0662; 37.0878
0.0535;
48.9974
0.1509; 162.5399
¢ =7.5MPa
0.0675; 99.0690
0.0458;
41.1857
0.0902; 137.5949

PLGA
PLGA /CF
PLGA /HA

PLGA
PLGA /CF
PLGA /HA

PLGA
PLGA /CF
PLGA /HA

TABELA 3. Wielkosci odksztatcen poczatkowych
oraz wyznaczone wspotczynniki m i b réwnania
MacLeoda dla krzywych petzania przy
naprezeniach 2.5 MPa, 5 MPa i 7.5 MPa.

TABLE 3. Values of initial strains and calculated
coefficients m and b of MacLeod equation for
creep curves at stress levels 2.5 MPa, 5 MPa and
7.5 MPa.

Obliczone wspétczynniki m i b zawarto w TABELI 3.
Korzystajac z réwnania MacLeoda przeprowadzono anali-
ze czasu zycia dla badanych materiatéw. W przypadku roz-
ciggania kosci korowej odksztatcenie niszczace zawiera sie
w przedziale 0.7 - 5 % [11]. Z przedziatu wybrano odksztal-
cenie maksymalne 5% i dla tej wielkosci obliczono czas, po
ktéorym materialy je osiggna. Otrzymane wyniki przedsta-
wiono w TABELI 4.

WhniosKi

Przeprowadzenie préb petzania w warunkach in vitro

umozliwia okreslenie czasu zycia badanych materiatéw, a
poréwnujac otrzymane wielkosci mozna oceni¢ ich przy-
datnos¢ do zastosowan medycznych. Najdtuzsze wartosci
czasOw zycia otrzymano dla kompozytéw wzmocniony wiok-
nem weglowym krétkim i wydaja sie one najlepszym mate-
riatem z punktu widzenia przenoszenia obcigzen w diugim
okresie czasu. Obserwuije sie tez wptyw poziomu obcigzen
na dtugos¢ czasow zycia - dla wyzszych obcigzen sg one
krétsze.
Poniewaz poli(laktydo-ko-glikolid) jest materialem bioresor-
bowalnym i trudno przewidzie¢ na podstawie krétkich te-
stéw jego zachowanie w diuzszym okresie czasu koniecz-
ne jest przeprowadzenie dtugotrwatych prob petzania.

Materiat
Material “reo% [MPa]

PLGA 30

PLGA/CF 50
PLGA/HA

t [min]

9.8+2.2
23.1%6.3
3.8+1.3

TABELA 2 Czas zerwania materiatéw poddanych
probie petzania w warunkach in vitro.

TABLE 2. Time to failure of the materials subjected
to "in vitro" creep tests.

ing to 60% of tensile strength (sr60%) the times to failure
were noted. As it can be seen from Table 2, the most creep
resistant material is the composite reinforced with short
carbon fibre, which fails after the longest creep time meas-
ured.

The tests at other chosen stress levels (2.5 MPa, 5 MPa i
7.5 MPa) were carried out without leading to failure of ma-
terials, and on the basis of obtained results their life-times
have been predicted. The widely used MacLeod creep func-
tion was applied to this end. It reports well the behaviour of
polymer composites under constant stress. It is described
by the equation

e, =e(t/b)"

where: e,is the strain after time [%];

€,- instantaneous strain [%];

t - time, [S];

b, m - coefficients characteristic of the material [10].
Calculated coefficients m and b are collected in TABLE 3.
The lifetime prediction analysis of the examined materials
was carried out using MacLeod function. In the case of ten-
sile test of core-bone the fracture strain is contained within
the range of 0.7 - 5 % [11]. The maximum strain of 5% was
taken from this range and for this value the time was calcu-
lated after which the materials will reach such strain. Ob-
tained results are shown in TABLE 4.

Prébka
Samople

PLGA

tdla =5%
o =25 MPa

tdla. =5%
«~ =5.0 MPa
189
godzin

tdla. =5%
©=7.5MPa
24
godziny

PLGA /CF

186 dni

51 dni

PLGA /HA

35 godzin

14 godzin

TABELA 4. Czasy zycia obliczone z réwnania
MacLeoda dla odksztatcenia e =5 %.

TABLE 4. Lifetimes calculated using MaclLeod
equation for strain e =5 %.

Results

Performing "in vitro" creep tests allows for determination

of the lifetime of examined materials. Comparing of obtained
results allows for determination of their suitability for medi-
cal applications. The longest lifetime values were obtained
for composites reinforced with short carbon fibre, which
seem to be the most suitable material from the point of load
bearing capacity within the long period of time. The effects
of stress levels on lifetimes also can be observed -these
times are shorter for higher stresses.
Since poly(lactido-co-glycolide) is a biosorbable material,
and it is difficult to predict its long term behaviour on the
basis of short-term tests, the long-term creep tests seem to
be necessary.

MATERIALOW
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MATERIALOW

Praca zostala zrealizowana w ramach projektu badaw-
czego: PBZ-KBN-082/T08/2002, finansowanego przez Ko-
mitet Badan Naukowych.
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Wstep

Kompozyty wegiel-wegiel modyfikowane powierzchnio-
wo hydroksyapatytem stanowig obiecujgcy materiat do za-
stosowan w chirurgii kostnej. Mogg by¢ one przyktadem
materiatdbw biomimetycznych, ktére swojg strukturg i skfa-
dem chemicznym prébujg nasladowaé nature. | tak w re-
zultacie wkasciwosci mechaniczne i biologiczne kompozy-
téw o dwukierunkowym utozeniu widkien sa zblizone do tych,
jakie posiada tkanka kostna. Odznaczajg sie one stosun-
kowo wysoka wytrzymatoscia, niska sprezystosciag i wyso-
ka odpornoscig na pekanie. Dzieki obecnosci fazy bioak-
tywnej, jakg jest hydroksyapatyt tworzg z koscig mocne,
bezposrednie wigzanie za$ widknista budowa stwarza moz-
liwos¢ przerastania materiatu tkankg i tworzenia dodatko-
wo ztgcza biologicznego [1,2]. Ze wzgledu na to, ze umiesz-
czony w tkance kostnej implant moze by¢ poddawany cy-
klicznym naprezeniom, istotne jest okreslenie rowniez jego
wytrzymatosci zmeczeniowej.

Materiaty i metody

Kompozyty wegiel-wegiel o dwukierunkowym utozeniu wio-
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Introduction

Carbon-carbon composites with surfaces modified with
hydroxyapatite are the promising material for applications
in bone surgery. They belong to biomimetic group of mate-
rials, the structure and chemical composition of which at-
tempt to copy the nature. As a result, the mechanical and
biological properties of composites with bi-directional fibre
array are close to those contained in bone tissue. They are
characterized by relatively high mehanical strength, low elas-
ticity and high fracture toughness. Due to the presence of
such bioactive phase as hydroxyapatite, they form direct
and strong bond with the bone, while their fibrous structure
allows for interbedding of the material with the tissue, and
thus formation of addditional biological bonding [1,2]. Seen
the fact that the implant placed in the bone tissue can be
subjected to cyclic stresses, it is also important to define its
fatigue properties.

Materials and methods

Carbon-carbon composites with two-directional fiber ar-
ray (2D) were obtained with use of pre-preg method. Car-
bon fiber woven fabric T-300 by Torayca was the reinforc-
ing phase, and phenol-formaldehyde resin was the matrix
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RYS. 1. Fotografia maszyny wytrzymatosciowej
z probka kompozytowa poddawang
trojpunktowemu zginaniu oraz schemat prébki z
naniesionymi kierunkami pomiaru predkosci fali
ultradzwiekowej.

FIG. 1. The picture of strength testing machine
with composite sample under 3-point bending,
and the scheme of the sample with direction of
measurement of velocity of ultrasound wave.

kien (2D) otrzymywano metoda prepregdw. Faze wzmac-
niajaca stanowita tkanina z wiékna weglowego T-300 firmy
Torayca, a prekursorem osnowy byta zywica fenolowo-for-
maldehydowa. Kompozyty zweglano w temp. 1000°C (z
postepem temp. 5°C/min) w atmosferze ochronnej, a na-
stepnie dosycano mieszaning zywicy fenolowo-formalde-
hydowej z proszkiem hydroksyapatytowym (AGH) [3] w
prézni, pod cisnieniem i powtérnie zweglano w takich sa-
mych warunkach jak poprzednio.

Beleczki o wymiarach ok. 3x4x70 mm wykonane z kompo-
zytéw weglowo-fosforanowych poddawano obcigzeniom
cyklicznym na maszynce zmeczeniowej przedstawionej na
RYS. 1. Statym, zadanym parametrem byto odksztatcenie
prébki e na poziomie 90% odksztatcenia zniszczenia e(F )
(wielkosci odksztatcenia jakiemu ulegta prébka w momen-
cie zniszczenia tj. przy maksymalnej sile). Przyktadowy
wykres naprezenie - odksztatcenie dla kompozytu CC-HAP
2D przedstawia RYS. 2.

Po okreslonych liczbach cykli (30 tys., 60 tys., 90 tys., 1
min, 2min, 2.5 min) wyznaczano resztkowag wytrzymatos¢
kompozytéw na zginanie. W celu zaobserwowania pierw-
szych zmian w mikrostrukturze okresowo mierzono rowniez
predkos¢ propagaciji fali ultradzwiekowej podtuznej w kom-
pozytach [4]. Do pomiaréw zastosowano probnik materia-
tow MT-541 z przetwornikami o czestotliwosci f=1 MHz.
Probki badano w trzech wzajemnie prostopadiych kierun-
kach. Kierunki a i b sg rownolegte do ptaszczyzny prepre-
gow, aw kierunku prasowania pomiary prowadzono w trzech
punktach c,d,e znajdujacych sie na srodku i na obu kon-
cach prébki (RYS.1).

Wyniki

Przeprowadzone badania ultradzwiekowe (RYS. 3) oraz
wytrzymatosciowe (RYS. 4) wykazaly stabilnos¢ zmecze-
niowg kompozytow w zakresie do 2x108 cykli.

Pierwszym objawem zmeczenia materiatu byto obnizenie
predkosci fali ultradZzwiekowej w kierunku e, ktére odnoto-
wano po 2,5 min cykli. Wyznaczona po tym czasie wytrzy-
matos$¢ na zginanie kompozytu wynosita ok. 40% wartosci
wyjsciowej. Spadek wytrzymatosci byt zwigzany z peknie-
ciem miedzywarstwowym, ktére jak wykazaty badania ul-
tradzwiekowe, pojawito sie po jednej stronie prébki w okoli-
cach punktu e.

Biorac pod uwage, ze w ciggu roku staw palca czy staw
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RYS. 2. Zaleznos¢ naprezenie-odksztatcenie dla
kompozytu CC-HAP 2D.

FIG. 2. Stress-strain relationship for composite
CC-HAP 2D.

precursor. Composites were carbonized at the temp. of
1000°C (with temperature increase 5°C/min) in a protective
atmosphere, followed by impregnation with the mixture of
phenol-formaldehyde resin with hydroxyapatite (AGH) pow-
der [3] under vacuum as well as under pressure, and then
they were re-carbonized at the same conditions as before.
Rectangular bars of the sizes of 3x4x70 mm made of car-
bon - phosphate were subjected to cyclic loading using the
device shown in FIG.1. The sample’s strain e was a con-
stant parameter at the level of 90% of fracture strain e(F,.,)-
Typical stress-strain plot for CC-HAP 2D composite is show
in FIG. 2.

After defined number of cycles (30 thousands, 60 thousands,
90 thousands, 1 min, 2 min, 2.5 min), the residual bending
strength has been defined. In order to note first microstruc-
tural changes, the velocity of propagation of longinudinal
ultrasound wave has been measured periodically in exam-
ined composites [4]. The materials tester MT-41 with trans-
ducers of frequency f = 1Mhz was used for these measure-
ments.

Samples were tested in three vertical directions. Directions
a i b are parallel to prepreg directions, and in the direction
of pressing the measurements were carried out in three
points ¢, d, e, located in the middle and on both ends of the
sample (FIG.1).

Results

Performed ultrasonic tests (FIG. 3) and strength meas-
urements (FIG. 4), showed stability against fatigue of the
examined composites within the range up to 2x10° cycles.
First indication of fatigue was the decrease of ultrasound
wave velocity in the direction e, which has been noted after
2,5 min of cycles. Bending strength determined at the same
time amounted to 40% of initial strength. The strength de-
crease was related to interlayer cracking, which appeared
on one side of the sample near the point e.

Considering that finger or hip joints make approximately 1
min cycles per annum [5], the result obtained for CC-HAP
composite is very satisfying, bearing in mind very rigorous
assumed strain level of 90%.

Compared to polymers and polymer matrix composites,
which show systematic and rapid strength decrease in fa-
tigue tests [6], the carbon-carbon composites modified with
hydroxyapatite, also appear to be a material with low fa-
tigue susceptibility.
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RYS. 3. Zaleznos¢ predkos¢ propagaciji fali
ultradzwiekowej w kompozycie CC-HAP od liczby
cykli zmeczeniowych.

FIG. 3. The relationship between velocity of
ultrasound propagation and number of fatigue
cycles for CC-HAP composite.

biodrowy wykonuje okoto miliona cykli [5] otrzymany wynik
dla kompozytu CC-HAP przy zatozonym dos¢ rygorystycz-
nym odksztatceniu na poziomie 90% wydaje sie by¢ zado-
walajgcy. Réwniez w poréwnaniu z polimerami i kompozy-
tami o osnowie polimerowej, dla ktérych obserwuje sie sys-
tematyczny i dos¢ szybki spadek wytrzymatosci w prébach
zmeczeniowych [6], kompozyty wegiel-wegiel modyfikowa-
ne hydroksyapatytem mozna uznaé¢ za materiat 0 matej
podatnosci na zmeczenie.

WhniosKki

o Pomiar predkosci propagac;ji fali ultradzwiekowej w ma-
teriale poddanym cyklicznym obcigzeniom pozwala na "wy-
chwycenie" i zlokalizowanie powstajgcych w jego mikro-
strukturze defektéw i moze by¢ cennym uzupetnieniem ba-
dan mechanicznych

0 Kompozyty wegiel-wegiel modyfikowane powierzchnio-
wo hydroksyapatytem wykazuja wysoka odporno$¢ na zme-
czenie i zachowujg wyjsciowg wytrzymatos¢ przez 2 min
cykli
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RYS. 4. Zaleznos$c¢ resztkowej wytrzymatosci na
zginanie kompozytow CC-HAP od liczby cykli
zmeczeniowych.

FIG. 4. Relationship between residual bending
strength and number of fatigue cycles in the
composites CC-HAP.

Conclusions

0 The measurement of velocity of propagation of ultrasound
wave within the material subjected to fatigue tests allows to
determine and localize defects in its microstructure, and can
be considered a useful complementation of mechanical
tests.

o Carbon-carbon composites with their surface modifed
using hydroxyapatite show high fatigue resistance and main-
tain high initial strength during 2 min cycles.
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Streszczenie

W artykule przedstawiono wybrane zagadnienia
dotyczace wykorzystania zjawiska magnetyzmu w
medycynie pokazujgc krotko rys historyczny i aktual-
ne mozliwosci diagnostyczne nowoczesnej aparatury
badawczej. Przyblizono czytelnikowi jedno z najbar-
dziej fascynujacych zastosowan magnetyzmu jakim
jest stymulacja magnetyczna ludzkiego mézgu. Do
przysztosciowych celéw tych eksperymentéw nalezy
niewatpliwie lepsze poznanie zaréwno funkcjonowa-
nia ludzkiego mézgu jak i odkrycie mozliwosci niesie-
nia pomocy pacjentom chorym na chorobe Alzheime-
ra, Parkinsona czy raka mézgu.

Stowa kluczowe: magnetyzm, magnetyt

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 181-187]

Magnetyzm i magnetyt odgrywaja znaczaca role zarow-
no w medycynie jak i w r6znych dziedzinach badan nauko-
wych i dlatego celem niniejszego artykutu jest przedstawie-
nie wybranych informacji, ktére moga zainteresowac spe-
cjalistéw poszukujgcych pismiennictwa dotyczacych zasto-
sowan magnetyzmu i magnetytu w medycynie.

Efekt magnetytowy obserwowany od tysigcleci jako "zorza
polarna" na potnocnej potkuli i olbrzymi potencjat magne-
tyzmu w jego mozliwosciach w zastosowaniach medycz-
nych byt przedmiotem nadziei, badan, spekulacji a nawet
szarlatanizmu.

W réznych odkryciach naukowych w minionych latach znaj-
dowano minerat magnetyt wytworzony przez organizmy
zywe. Stwierdzono jego obecnos$¢ w prymitywnych morskich
mieczakach, w chitynowcach, w pszczotach, w magneto-
taktycznych bakteriach, domowych gotebiach i delfinach [1].
Znaczenie biologiczne magnetytu zwigzane jest gtéwnie z
jego whasciwosciami fizycznymi, poniewaz jest to najciez-
szy, najtrwalszy, najbardziej przewodzacy elektrycznie i
zarazem jedyny ferromagnetyczny minerat jaki kiedykolwiek
odkryto, ktory bezposrednio moga wytwarzaé¢ organizmy
zywe. Jednakze, pomimo tych wyrafinowanych wtasciwo-
Sci, biologiczna funkcje magnetytu wyjasniono tylko w przy-
padku chitynowcéw i bakterii, poniewaz chitynowce uzywaja
magnetytu do budowy zebdéw, natomiast bakteriom stuzy
on do orientacji w ziemskim polu magnetycznym. Poza tym,
zdolnosci domowych gotebi i pszczét w wykrywaniu bardzo
stabych zmian ziemskiego pola magnetycznego moze thu-
maczy¢ wystepowanie w zywych organizmach specjalnych
czujnikdw opartych na magnetycie. Naukowcy czesto wy-
krywali stabe ale powtarzalne pozostatosci magnetyzmu
jednorodnie roztozone wewnatrz tkanek kregowcow. Przy-
kladem sg miesnie szyjne gotebi, boczna linia narzgdéw
rekinbw, modzdzek, czes¢ srodkowa moézgu i stwardniata
skora rezusow. Nie spotkano ich natomiast w ludzkim rdze-
niu mézgowym i gruczotach wytwarzajgcych adrenaline.
Pomimo tego, ze do tej pory jeszcze nie znaleziono zrédta
pozostatosci magnetycznej w tych tkankach, to wtasciwo-
Sci magnetyczne sg zwigzane z obecnoscig od 1 do 10
milionéw pojedynczych domen krystalicznego magnetytu
na jeden gram tkanki [2].

MAGNETISM IN SERVICE
WITH LIVING ORGANISMS

Waaicikk MARIUsZ

AGH-UST, FAcuLTY oF MATERIALS ScIENCE ANDD CERAMICS,
AL. Mickiewicza 30: 30-059 Cracow, PoLAND

Abstract

Some problems of an application of magnetism in
medicine with brief historical aspect and modern di-
agnosis possibilities on clinical instruments were
shown. Approaches have been done for one most
fascinating possible application of magnetism in mag-
netic stimulation of the human brain. It has been as-
certained that future purposes of these experiments
with the recognition of the differences of the neural
excitation level in brain could be helpful in medicine
diagnosis in the case of often-met civilised Alzheimer
as well as brain tumour disease.

Key words: Magnetism, Magnetite

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 181-187]

Magnetism and magnetite plays an eminent role in a
medicine and in a number of research fields, and the aim of
this paper is to deliver some informations to an interested
specialist seeking material concerning the application of
magnetism and magnetite in medicine.

Magnetite effects such as the "northern lights" in the North-
ern Hemisphere have been observed for thousands of years
and the potential of magnetism for medical application has
been the object of hope, investigations, speculation, and
even charlatanism. During many years in the past, a variety
of living organisms have been found to precipitate biologi-
cally the ferromagnetic mineral magnetite. Magnetite has
been identified in a primitive marine mollusc, the chiton, in
honeybees, magnetotactic bacteria, homing pigeons and
dolphins [1]. Magnetite is of biological interest because it is
the densest, hardest, most electrically conductive and only
ferromagnetic mineral that has yet been found as a direct
precipitate in living organisms. Despite these sophisticated
properties, however, the biological function of magnetite has
only been clearly established in chiton and bacteria because
chiton use it in their teeth and bacteria use it to provide
orientation in the geomagnetic field. Beyond this, the ability
of homing pigeons and honeybees to detect minute
geomagnetic fluctuations can explain the magnetite-based
sensory existing in living organisms. Scientists have often
found a weak but reproducible ferromagnetic remanence
present in and uniformly distributed through many verte-
brate tissues. Example of this are pigeon neck muscles,
the lateral line organs of sharks, the celebelum, midbrain
and corpus callosum of rhesus monkeys but not in the cer-
ebral cortex and human adrenal glands. While there is not
yet identified the source of the remanence in these tissue,
but the magnetic properties are consistent with the pres-
ence of 1-10 million single-domain magnetite crystals per
gram [2].

Historically, Petrus Peregrinus did the first treatise on mag-
netised needles and their properties in 1269 [3]. This trea-
tise clearly documented a number of magnetic properties
including that magnetic forces act at a distance, magnetic
forces attracts only magnetic materials, like poles repel and
unlike poles attract and north poles point north and south
poles south. Equipped with this knowledge, the medieval
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Historycznie rzecz biorac, pierwszg rozprawe naukowg
poswiecong magnetycznym igtom i ich wtasciwosciom na-
pisat Petrus Peregrinus w 1269 roku [3]. W swojej rozpra-
wie jasno udokumentowat liczne wtasciwosci magnetyczne
takie jak sita oddziatywania magnetytu w funkcji odlegto-
Sci, zdolnosci przyciggania tylko materiatéw magnetycznych,
udowodnienia, ze podobne pola wzajemnie sie odpychaja,
a przeciwne przyciggajg oraz, ze biegun poinocny wskazu-
je poinoc, a potudniowy potudnie. Nalezy przypuszczagé, ze
Sredniowieczni Europejczycy posiadajacy taka wtasnie wie-
dze mogli podrézowac po Swiecie i odkrywac rézne kraje
(RYS. 1).

William Gilbert, osobisty lekarz krolowej Anglii Elzbiety I,
po przeprowadzeniu bardzo wielu eksperymentéw w roku
1600 udokumentowanych ksigzka zatytutowang "Magne-
tyt", w ktorej dokonat takze podsumowania stanu wiedzy
na temat magnetyzmu i elektrycznos$ci, stwierdzit, ze zie-
mia sama w sobie jest magnesem [4].

Pierwsze znane medyczne zastosowanie magnesu nalezy
przypisa¢ Talesowi z Miletu (ok. 624-547 BC), ktéry jako
pierwszy skojarzyt cztowieka z tym mineratlem. Wierzyt, ze
dusza w jaki$ spos6b wytwarza ruch, a skoro magnes po-
rusza zelazo, to takze wytwarza ruch, a zatem musi posia-
dac¢ dusze. Wiara ta spowodowata, ze wiele cudownych
uzdrowien zostato przypisanych magnetytowi. W pisSmien-
nictwie medycznym tamtych czas6w mozna znalez¢ zapi-
sy o tym, ze Hipokrates z Kos (ok. 460-360 BC) stosowat
jatowe tlenki zelaza w postaci magnetytu czy hematytu do
tamowania spuszczanej w celach leczniczych krwi oraz do
kontroli krwotoku.

W pierwszym wieku naszej ery, rzymski nauczyciel, Pliny z
Elderu (23-79 AD) zgromadzit i opisat cata wiedze swoich
czas6w w formie encyklopedii, z ktérej korzystano przez
nastepne 1700 lat. Napisat byt wiele o tym, ze chociaz w
wiekszosci starozytni uzywali magnetytu do zewnetrznych
zastosowan medycznych, to Egipcki lekarz Avicenna pro-
mowat uzycie magnetytu wewnetrznie jako antidotum dla
przypadkowego potkniecia trujgcej rdzy zbozowej. W przy-
padkach obrzeku zalecano picie mieszaniny magnetytu z
mlekiem [5]. Z innych medycznych zastosowari magnesu
mozna wymieni¢ usuwanie opitkdw zelaza z oka dzieki ist-
nieniu sit przyciagajacych magnesu. Magnetyt byt takze
zalecany w chorobach uktadu nerwowego i hipnozie. Me-
smer, hipnotyzujac wykazujgcych symptomy histerii pacjen-
téw za pomocg magnetytu osiggnat wiele wygladajacych
na cuda uzdrowien [6].

W ostatnich 20 latach, medyczne zastosowanie magnety-
zmu i magnesOw znacznie sie poszerzyto i objeto rézne
obszary, do ktérych nalezy miedzy innymi zaliczy¢ kardio-
logie, neurochirurgie, onkologie, radiologie czy dentystyke.
Nowe zastosowania byty mozliwe dzieki rozwojowi i minia-
turyzacji elektromagneséw, rozwojowi nadprzewodzgcych
elektromagnesow i wprowadzeniem silnych statych magne-
séw wytwarzanych ze stopéw Sm-Co i Nd-Fe-B [7]. Mate-
rialy te umozliwity skonstruowanie miniaturowych magne-
sOw i cewek elektromagnetycznych, ktére byly tak mate, ze
mozna je byto wprowadzac¢ do koricéwek cewnikéw naczynh
krwionosnych. Tak mate cewniki pozwalaty na kontrolowa-
nie wnetrza naczyn krwionos$nych z zewnatrz ciata pacjen-
ta stosuja silne pola magnetyczne i byly stosowane klinicz-
nie zaréwno w celu monitorowania wewnatrzczaszkowych
pradéw w postaci elektroencefalografow jak i wytwarzania
elektrycznych zakrzepdw w przypadkach nie operowalnych
tetniakdw tetnic. Tak wyrafinowana technika mogta by¢ takze
Z powodzeniem stosowana w diagnostyce chordb serca u
matych dzieci gdy odpowiednio umiejscowiony magnes
umozliwiat bezposrednie wprowadzenie koncéwki cewnika
do prawej komory serca w celu podania czynnika kontra-

Europeans navigated the
globe and discovering coun-
tries (FIG. 1).

William Gilbert, a physician
of Queen Elisabeth I, have
arrived at the conclusion
that the earth itself is a mag-
net, after numerous experi-
ments made in 1600 and
documented in his book "De

RYS. 1. Owalny magnetyt odkryty przez Petrusa
Peregrinusa umieszczony wewnatrz drewnianego
pudetka. Umieszczony w pojemniku z woda
wskazywat azymut stonca.

FIG. 1. Petrus Peregrinus’s an owal lodestone
mounted inside a wooden box. This instrument
was placed in a bowl of water for the determination
of the azimuth of the sun.

Magnete" where he have made a summary of the knowl-
edge of the time about magnetism and electricity [4].

First medical uses of magnets can be attributed with Thales
of Miletus (c. 624-547 BC) who was the first to make a con-
nection between man and magnet. He believed the soul
somehow produced motions and since a magnet moves
iron it also produces motions, it must posses a soul. This
belief led to the many miraculous healing properties of the
lodestone. Medical references to magnetism were made
by Hippocrates of Cos (c. 460-360 BC), who used the styp-
tic iron oxides magnetite and hematite to stop bleeding and
to control haemorrhage. In the first century, Pliny the Elder
(23-79 AD), a Roman scholar, collected and condensed the
entire knowledge of the time into an encyclopaedia, which
was used for the next 1700 years. Although most ancient
medical uses of magnetite were applied externally, Egyp-
tian physician Avicenna also promoted it for internal usage
as an antidote for the accidental swallowing of poisonous
iron (rust). The pulverised magnetite/milk mixture was rec-
ommended also for the treatment of oedema [5]. Other medi-
cal application of magnets came to include the removal of
iron particles embedded in the eye due to attracting forces
of magnets. Magnetite was also recommended in nervous
diseases and mesmerism. By applying it to patients, who
mainly had symptoms of hysterical or psychosomatic ori-
gin, Mesmer achieved many seemingly miraculous cures
[6].

In the last 20 years, the medical use of magnetism and
magnets have been spread to many different fields as car-
diology, neurosurgery, oncology, radiology, dentistry, to
mention only a few. New applications was possible by evo-
lution and miniaturisation of electromagnets, the develop-
ment of superconducting electromagnets and the introduc-
tion o strong permanent magnets made of Sm-Co and Nd-
Fe-B alloys [7]. Such materials allowed the construction of
miniaturised magnets and electromagnetic coils which was
so tiny that it could fit into the tip of a vascular catheter.
These small catheters permitted intravascular guidance from
outside of the body with a strong magnetic field and have
been used clinically both for monitoring intracraniar electro-
encephalograms and for producing electrothrombosis of
inoperable arterial aneurysms. Such sophisticated technique
can be also successfully use in small children heart dis-
ease diagnosis when an appropriately placed magnet was
able to direct the magnetic catheter tip into the right ventri-
cle, thus allowing for the injection of a contrast agent [8]. In
others diagnostics, a patient's own blood flow can help in



stujacego [8]. W innych przypadkach diagnozy, wykorzy-
stywano wiasny przeptyw krwi, ktéry pomagat w przemiesz-
czeniu substancji magnetycznej w pozadane miejsce, na-
tomiast zewnetrzny magnes wytwarzajgcy silne, lokalne pole
magnetyczne stuzyt do zatrzymania substancji magnetycz-
nej w organie docelowym np. w miejscu, gdzie rozwinat sie
rak. Substancje magnetyczne zazwyczaj w formie nanos-
fer lub mikrosfer ulegajg koncentracji w takim miejscu. Sfe-
ry te, zazwyczaj wypetnione chemicznymi lub radioterapeu-
tycznymi lekami skutecznie uwalniaja leki lub blokujg na-
czynia krwiono$ne i kapilarne [9].

Do nowych zastosowari magnetyzmu w medycynie ex vivo
nalezy bez watpienia zaliczy¢ oczyszczanie szpiku kostne-
go w komodrek rakowych za pomocg magnetycznych mi-
krosfer. Wedtug standardowej procedury, szpik kostny jest
pobrany od pacjenta przed zastosowaniem konwencjonal-
nej terapii rakowej i jest oczyszczany za pomoca jednoklo-
nowych ciat anty-rakowych, umiejscowionych w polistyre-
nowych magnetycznych mikrosferach. Po takiej obrdbce,
oczyszczony szpik kostny jest ponownie wprowadzany do
kosci dostarczajac pacjentowi nowe i zdrowe komorki [10].
Medyczne zastosowanie magnesOw nie ogranicza sie tyl-
ko do wspomnianych wyzej procedur medycznych, ale swo-
im zasiegiem obejmuje najnowoczes$niejsze techniki dia-
gnostyczne w postaci pozytronowej topografii emisyjnej
(PET) i obrazowego rezonansu magnetycznego (MRI). W
pierwszej metodzie magnesy sa wykorzystane w cyklotro-
nach, gdzie wytwarza sie radioizotopy tlenu (**O) o krétkim
czasie potowicznego rozpadu, a po ich wstrzyknieciu pa-
cjentowi, stosujac PET mozna okresli¢ bio-rozktad i funk-
cje biochemiczne réznych organéw i tkanek. Druga meto-
da diagnostyczna wykorzystuje korzystne wtasciwosci ma-
gnetyczne pierwiastkéw. MRI jest szeroko wykorzystywa-
na do tréjwymiarowego, nieinwazyjnego przebadania ciata
pacjenta i obecnie nalezy do najwazniejszych, dostepnych
metod diagnostycznych.

Cziowiek jest zbudowany z atoméw r6znych pierwiastkw
otoczonych czasteczkami wody. Atomy te reagujg na sity i
pola magnetyczne i elektryczne. Latwo jest wiec zrozumiec,
ze sity pola magnetycznego lub elektromagnetycznego
moga zmienia¢ funkcje fizjologiczne, wywotywac rézne efek-
ty lub wptywaé na organizm w sposéb pozytywny lub nega-
tywny. Zasieg i znaczenie tego zjawiska byly przedmiotem
badan od przeszio stu lat, ale obserwowane wyniki, ogéinie
rzecz biorgc, miaty mate znacznie i statystycznie byly nie-
pewne. Badajgc wptyw magnetyzmu na cztowieka, mozna
ogolnie wyrdzni¢ dwa rézne typy pél magnetycznych: sta-
tyczne pole magnetyczne, ktére wystepuje wokét duzych
magnesow i pole elektromagnetyczne pulsujace z czesto-
tliwoscig powyzej 10 Hz. Wiekszo$¢ naukowcdw zgadza
sie z pogladem, ze pole magnetyczne do wartosci 10 Tesla
nie wptywa w sposib oczywisty na wzrost roslin, rozwoj
myszy, cieptote ciata czy aktywno$¢ moézgu [11]. Brak wi-
docznych efektéw oddziatywania pola magnetycznego na
czlowieka znajdujgcego sie w poblizu mocnych magnesow
nie oznacza, ze takiego efektu w koricu nie ma. Jest wiele
ewidentnych przyktadéw na to, ze nie tylko gotebie, psz-
czoly czy wieloryby ale i czlowiek posiada magnetyczne
receptory reagujgce na pola magnetyczne [12]. Badania
pokazaly, ze ludzie sa czuli na mate zmiany w gradiencie
pola magnetycznego, ale nie catego pola magnetycznego.
Dowodem tego sg badania odruchdw rézdzkarza [13].
Ro6zdzkarz, trzymajacy w rekach silnie r6zdzke, w pewnych
warunkach fizycznych bedzie czut site, ktéra mimowolnie
bedzie oddziatywac na r6zdzke kierujac ja w gore i w dot
(RYS. 2). Pomiary pola magnetycznego pokazaly, ze od-
ruch ré6zdzkarza wystepuje wtedy, gdy on przechodzi przez
obszar, gdzie znajduje sie niejednorodne ziemskie pole ma-

move of magnetite substances to a target location but an
externally applied magnet which produces a strong local
magnetic field can the be employed to stop these magnetic
substances in the target organ, e.g., a tumour. The mag-
netic substances preferentially in the form of nanospheres
or microspheres thus become concentrated in the target
area. These spheres, which can be filled with chemo- or
radiotherapeutic drugs, then produce their effect by releas-
ing the drug or by blocking the vessels and capillaries [9].

A recent ex vivo application of magnetism in medicine is
the purification of bone marrow from tumour cells with mag-
netic microspheres. In this standard procedure, the bone
marrow is extracted from the patient previous to conven-
tional cancer therapy and is purified by usage of a
monoclonal anti-tumour antibodies conjugated to magnetic
polystyrene microspheres. After cancer treatment, the
cleaned bone marrow is re-infused and provides a patient
with new and healthy bone marrow cells [10].

The medical use of magnets is not confined to treatment
approaches, but extend to the most powerful modern diag-
nostics methods such as positron emission topography
(PET) and magnetic resonance imaging (MRI). In the first
method, magnets are used in a cyclotron to produce short-
lived radioisotopes such as **0. Once the radioisotopes are
injected into a patient and imaged with the PET system, the
biodistribution and biochemical functioning of different or-
gans and tissues can be determined. The second diagnos-
tic methods, takes advantage of the magnetic properties of
elements. MRI is used extensively for three-dimensional,
non-invasive scans of a patient's body and is currently the
most important diagnostic method available.

Humans are made up of the atoms of different elements
surrounded by water molecules. These atoms react to mag-
netic and electric forces and fields. It is therefore easy to
imagine that magnetic and electromagnetic forces could alter
physiologic functions, induce effect or influence the organ-
ism in a positive or negative way. The extent and impor-
tance of these phenomena has been under investigation
for the last 100 years, but the effects observed have gener-
ally been minimal and seldom statistically significant. When
investigating magnetic effect on humans, two different mag-
netic field types are generally distinguished: the static mag-
netic field which exists around a large magnet and electro-
magnetic field that pulsed at frequencies higher than 10Hz.
Most scientists agree that static magnetic field of up to 10
Tesla have no obvious effects on long-term plant growth,
mouse development, body temperature or brain activity [11].
The lack of apparent effects of strong magnetic fields on
humans near powerful magnets does not imply that there
are no effects at all. There are many evidences that no only
do pigeons, bees and fin whales posses magnetic receptors,
but humans do too [12]. Research indicates that humans
are sensitive to small changes in magnetic fields gradients,
but not to the overall magnetic field. Evidence supporting
this has come from studies of the dowser reflex [13]. A
dowser, a person holding firmly a divining rod, will have a
force under certain physical conditions experience that re-
sults in an involuntary upward and downward movement of
their rod (FIG. 2). Magnetic field measurements have shown
that the dowser reflex occurs when the dowser passes
through a region where the earth’s magnetic field is not
entirely uniform. This field anomaly produces a magnetic
field gradient, which must exceed 8 mA/m? (0.1 mOe/m) to
be detected. The speed with which the dowser passes
through this field gradient also influences his magnetic re-
ception. The dowser must pass through such a field gradi-
ent within at least one second to detect it. Furthermore,
adding up small differences in field gradients can increase
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gnetyczne. Nieprawidtowos$¢ pola wytwarza gradient pola
magnetycznego, ktére aby zostato wykryte musi przewyz-
szac poziom 8 mA/m?2 (0.1 mOe/m). Szybkos$¢ z jakg rozdz-
karz przemieszcza sie przez gradient pola takze ma wptyw
na jego magnetyczny odbiér. R6zdzkarz musi przejs¢ przez
taki gradient pola w ciggu jednej sekundy aby go wykry¢.
Dlatego tego uwzgledniajac niewielkie r6znice w gradien-
cie pél moze wzrasta¢ poziom wykrycia takiego pola. Jed-
nakze wieksze gradienty p6l magnetycznych, prowadzg do
pewnego nasycenia i moga one by¢ wykryte tylko podczas
szybszego przemieszczania sie. Fizjologiczne wyttumacze-
nie zjawiska odruchu rézdzkarza opiera sie na fizjologicz-
nej indukcji momentéw magnetycznych, pradow elektroma-
gnetycznych i nuklearnego rezonansu magnetycznego.
Dostepne dane wskazujg, ze cztowiek jest wrazliwy na
zmienne pola elektromagnetyczne. Badania epidemiologicz-
ne nawet sugeruja zdrowotny wptyw przypisywany odpo-
wiednio matym polom magnetycznym jakich obecnos$é
stwierdzono pod liniami wysokiego napiecia. Zanim jednak
pojawig sie teorie oparte na mechanizmach oddziatywan
molekularnych, jest bardzo trudno sprawdzi¢ lub obali¢ ja-
kikolwiek zwigzek pomiedzy chorobg, a matymi polami
magnetycznymi wytwarzanymi w poblizu urzadzen elek-
trycznych, maszyn, przewoddw mocy a nawet komputerow.
W aktualnych badaniach laboratoryjnych stosowane sg co-
raz to bardziej wyrafinowane techniki badawcze, bardziej
czute aparatury oraz stosowane sa bardziej udoskonalone
metody statystyczne jakie nie byty przedtem uzywane. Wia-
zac to z naszym gtebszym zrozumieniem przyktadéw rezo-
nansu magnetycznego w tkance te niezmiernie udoskona-
lone metody instrumentalne powinny takze przyczyni¢ sie
do jeszcze lepszego zrozumienia wptywu pola elektroma-
gnetycznego na poziomie komérki i molekularnym. Prowa-
dzi to wszystko do nowych technik medycznych opartych
na zjawisku magnetyzmu, stuzacych celom diagnozy i te-
rapii.

W 1820 roku Hans Oerstedt odkryt i zanotowat, ze prad
ptynacy przez objetos¢ masy wytwarza pole magnetyczne.
Takie prady takze wystepuja w ciele ludzkim wytwarzajgc
biopole magnetyczne wykrywalne na zewnatrz ciata. Jed-
nym ze zrédet tych stabych, zmiennych pol sg mate prady
jonéw w materii ozywionej. Prady te wytwarzane sg z kolei
przez duze masy wzbudzonych, synchronicznie kurczacych
sie tkanek takich jak na przyktad miesien sercowy. Sygnaly
biomagnetyczne sa niezwykle stabe w poréwnaniu w ziem-
skim polem magnetycznym lub zaki6ceniami powodowa-
nymi halasem miejskim. Te biomagnetyczne pola sa rzedu
od pikotesli do femtotesli, natomiast czestotliwosci wyno-
szg od okoto 1 Hz do kHz (RYS. 3). Silniejsze pola sg wy-
twarzane prze ludzkie serce (magnetokardiogram) i przez
miesnie szkieletowe (magnetomyogram). Neuromagnetycz-
ne sygnaly (magnetoencefalogram) sg znacznie stabsze.
Inne elektrycznie czule narzady takze wytwarzajg swoje
wiasne biopola magnetyczne nazwane w przypadku oka
magnetookulogramem (MOG) i magnetoretinogramem
(MRG), w przypadku zotagdka magnetogastrogramem
(MGG), w przypadku serca i mézgu noworodka odpowied-
nio fetal-magnetocardiogramem (FMCG) lub fetal-magne-
toencefalogramem (FMEG), w przypadku nerwéw obwo-
dowych magnetoneurogramem (MNG). Przeprowadzajac
badania biomagnetyczne stykamy sie z podwojnym proble-
mem, poniewaz musimy przeprowadzi¢ pomiar bardzo sta-
bych sygnatéw biomagnetycznych w obecnosci hatasu
magnetycznego otoczenia, ktore jest o kilka rzedow wiel-
kosci silniejsze niz wykrywane pola. Dlatego tez, potrzebny
jest bardzo czuty sensor jakim jest tzw. SQUID, pozwalajg-
cy zredukowac hatas otoczenia ponizej mierzonego sygna-
tu. Istnieje kilka firm, ktére oferujg handlowe urzadzenia bio-

RYS. 2. Rézdzkarz
trzymajacy rézdzke
podczas poszukiwan
podziemnego zrodta
wody (z Abbe de
Vallemont’s
("Rozprawa na temat
rozdzki", Paryz, 1693).
FIG. 2. Dowser
holding a divining
rod while searching
for underground
water (from Abbe de
Vallemont's "Treatise
on the divining rod",
Paris, 1963.

the detection level. Higher magnetic field gradients, how-
ever, lead to saturation and can only be detected by going
faster. Physiological explanations of the dowser reflex have
included the physiological induction of magnetic moments,
electromagnetic currents and nuclear magnetic resonance.
Available data indicate that humans are susceptible to al-
ternating electromagnetic fields. Epidemiological studies
even suggest health effects attributed to relatively small
magnetic fields such as the ones found underneath a high-
voltage line. Unless new thearies for these effects are pro-
posed on the grounds of molecular mechanisms, it is very
difficult to prove or disprove any association between dis-
ease and the small magnetic fields produced near electric
devices, machines, power lines and even computers. Cur-
rent laboratory investigations employ more sophisticated
techniques, more sensitive instruments and more refined
statistical methods than ever before. Combining with our
deeper understanding of magnetic resonance patterns in
tissue this vastly improved instrumentation should provide
our understanding of the electromagnetic field effects at the
cellular and molecular level. This will lead to the introduc-
tion of new, magnetism-based medical techniques for diag-
nosis and therapy.

In 1820 Hans Oerstedt found and wrote down that a current
flowing through a volume produces a magnetic field. Such
currents also occur in the human body producing
biomagnetic fields detectable outside the body. One source
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RYS. 3. Indukcja magnetyczna biopola
magnetycznego, zaktécenia srodowiskowe pola
magnetycznego i rozktad magnetometru.

FIG. 3. Magnetic induction of biomagnetic fields
and of environmental magnetic field disturbances
as well as magnetometer resolution (J. Vrba).



RYS. 4. Urzadzenie diagnostyczne Magnes Il firmy
Technologis Inc. san Diego, USAi zapis refleksow
chorego na epilepsje pacjenta (z lewej).

FIG. 4. Diagnostis device Magnes Il from
Biomagnetic Technologis Inc. San Diego, USA,
and recorded epileptic pikes of the ill patient (left).

magnetyczne i/albo do badan serca albo mézgu. Wszyst-
kie te uktady pomiarowe zaprojektowano w zamysle do
badawczych celéw klinicznych, obstugiwanych rutynowo
przez szpitalne wykwalifikowane stuzby (RYS. 4).

Jak juz powyzej wspomniano urzadzenia biomagnetyczne
mozna z powodzeniem stosowac w celach szeroko pojetej
diagnostyki medycznej takiej jak kardiomagnetyzm, neuro-
magnetyzm itp., ale jednym z najbardziej fascynujacych
zastosowarn magnetyzmu jest stymulacja magnetyczna
ludzkiego mézgu. Do przysztosciowych celdéw tych ekspe-
rymentdéw nalezy niewatpliwie lepsze poznanie zaréwno
funkcjonowania ludzkiego mézgu jak i odkrycie mozliwosci
niesienia pomocy pacjentom chorym na chorobe Alzheime-
ra, Parkinsona czy raka mozgu.

Stymulacje magnetyczng nerwu szeroko stosowano w ba-
daniach neurofizjologicznych i diagnostyce klinicznej. Roz-
winieto metode skupionej (ogniskowej) i kierunkowej sty-
mulacji ludzkiego mézgu. Maass i Asa [14] zaproponowali
stymulacje podobng do dziatania transformatora, w ktorej
wigzka nerwowa zostata potraktowana jako wtérne uzwo-
jenie. Pokazali, ze zmiana przeptywu pradu w rdzeniu moze
by¢ zastosowana do wzbudzenia nerwéw. Oberg [15] za-
proponowat stymulacje typu szczeliny powietrznej, w ktorej
wigzka nerwowa zostata wystawiona na dziatanie zmien-
nego pola magnetycznego. Badania te pokazaty w sposéb
eksperymentalny, ze wzbudzone prady wirowe w btonie
tkankowej mogtyby stymulowac nerwy. Eksperyment prze-
prowadzono na wielkim aksonie homara mierzac wielko$¢
potencjatu czynnosciowego przy zmiennych w czasie po-
lach magnetycznych. Blona aksonu byla wzbudzana za
pomoca stymulacji galwanicznej, a potencjat czynnoscio-
wy rejestrowano miedzykomorkowo za pomoca mikroelek-
trod. Podczas propagacji potencjatu czynnosciowego wzdtuz
aksonu, stosowano zmienne lub impulsowe pola magne-
tyczne w przez Srodek aksonu w celu zbadania czy pola
magnetyczne majg jakikolwiek wptyw na takie parametry
jak predkosc¢ przewodzenia, opornos¢ widkna nerwowego i
amplitudy, okres trwania i rodzaj potencjatu czynnosciowe-
go. Wyniki pokazaty, ze wzbudzenie nerwu za pomoca pola
magnetycznego odbywato sie w sposob posredni poprzez
wzbudzenie pragdéw wirowych w otaczajgcej nerw tkance.
Gestos¢ wzbudzonego pradu zalezy zaréwno od czynnika
geometrycznego jak i od opornosci tkanki przez ktérg prze-
ptywa prad. Dla wzbudzenia nerwu, wazniejsze sg makro-
skopowe prady wirowe niz mikroskopowe, ktre ptyng
wzdtuz aksonu nerwowego i w otaczajgcej nerw tkance, tak,
ze uczestniczg one w depolaryzacji btony [16]. W nastep-
nych eksperymentach wprowadzono do ciata zaizolowany
rdzerh magnetyczny, na ktérym umieszczono wigzke ner-
wowg. Teraz prady wirowe ptyngce w ptynach fizjologicz-
nych ciata optywaty rdzen i kiedy zmieniano strumieh ma-
gnetyczny w rdzeniu mogty one stymulowa¢ nerw. Pomie-

of weak fluctuating fields are the small ion currents in living
materials. These currents are produced by large masses of
excitable, synchronously firing tissue such as heart tissue.
Biomagnetic signals are extremely weak in comparison with
the earth’s magnetic field or disturbances caused by urban
noise. These weak biomagnetic fields are in the order of
picotesla and femtotesla, at frequencies from a fraction of
Hertz to kiloHertz (FIG. 3). The strongest field is generated
by the human heart (magnetocardiogram) and by skeletal
muscles (magnetomyogram). Nueromagnetic signals
(magnetoencephalogram) are much weaker. Biomagnetic
fields are also known from others electrically organs; the
eye as the magnetooculogram (MOG) and magneto-
retinogram (MRG), the stomach as magnetogastrogram
(MGG), the fetal heart and brain (fetal-magnetocardiogram:
FMCG or fetal-magnetoencephalogram: FMEG, respec-
tively) and the peripheral nerve as the magnetoneurogram
(MNG). When performing biomagnetic investigations we are
faced with twofold problems: very weak biomagnetic sig-
nals have to be measured in the presence of environmental
magnetic noise which is many orders of magnitude stronger
than the fields to be detected. Therefore, a very sensitive
sensor (SQUID) is needed for reducing the ambient noise
below the signal to be measured. There are several com-
panies, which offer commercial biomagnetic instrumenta-
tion either for heart and/or for brain biomagnetic investiga-
tions. All these systems have been designed with the clini-
cal user in mind and hospital technician staff routinely oper-
ates most of them (FIG. 4).

As was mention above the biomagnetism instrumentation
can be successfully applied in a broad medical diagnostics
purposes such as in cardiomagnetism, neuromagnetism,
and etc., but there is one most fascinating possible applica-
tion of magnetism in magnetic stimulation of the human
brain. The future aim of these experiments will be better
understand the functionality action of the human brain as
well as the discovery of the possibilities for helping patients
in Alzheimer and Parkinson diseases and brain tumors.
Magnetic nerve stimulation has been widely used in neuro-
physiological studies and clinical diagnosis. A method of
focal and vectorial stimulation of the human brain has been
developed. Maass & Asa [14] proposed a transformer type
stimulation, in which a nerve bundle was threaded through
a core as the secondary winding. They demonstrated that
the flux change in the core could be used to excite nerves.
Oberg [15] proposed an airgap type stimulation, in which a
bundle of nerve was exposed to alternating magnetic fields.
These studies demonstrated experimentally that induced
eddy currents in the membrane tissues could be expected
to stimulate nerves. An experiment was carried out to meas-
ure action potentials of lobster giant axons under time-vary-
ing magnetic fields. The axon membrane was excited by
galvanic stimulation, and the action potential was recorded
intercellularly with microelectrodes. During the propagation
of the action potential along the axon, alternating or pulsed
magnetic fields were applied across the middle of the axon
to study whether magnetic fields have any effect on param-
eters such as the conduction velocity and refractory period
of the nerve fibre and the amplitude, duration and shape of
action potentials. Results revealed that nerve excitation by
magnetic field influence are mediated via the induction eddy
current in the tissue surrounding the nerve. The current
density induced depends on geometrical factors as well as
the resistivity of the tissue in which the current flows. For
nerve excitation, the macroscopic eddy currents are more
important than the microscopic ones that flow along the
nerve axon and in the tissues surrounding the nerve, as
they contribute to the depolarisation of the membrane [16].
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RYS. 5. Zasada dziatania lokalnej stymulacji (z
lewej) i para cewek umiejscowiona na zewnatrz
gtowy (z prawej).

FIG. 5. Principle of localised stimulation (left) and
a pair of coils placed outside the head (right).

dzy rdzeniem a nerwem nie bylo wzajemnego potgczenia.
Ta metoda utwierdzita w przekonaniu, ze system nerwowy
odpowiada na zmienne w czasie pole magnetyczne poprzez
prady wirowe wzbudzane w ciele.

Powyzsze badania przyczynity sie do powstania gtéwnego
pomystu na miejscowg stymulacje mézgu poprzez skon-
centrowanie wzbudzonych pradéw wirowych we wskaza-
nym miejscu za pomoca pary zmiennych w czasie pol ma-
gnetycznych (RYS. 5). Pare cewek ustawiono na zewnatrz
glowy tak, ze zmienne w czasie pola magnetyczne, B,(t) i
B,(t), przechodzily przez gtowe w przeciwnych kierunkach
wokot miejsca przeznaczenia (celu). Wzbudzone prady wi-
rowe J, i J,, jak nalezalo sie spodziewac, plynely razem.
Zbieznos¢ praddéw wirowych przyczynita sie do wzrostu
gestosci pradu w celu, gdzie nastgpita depolaryzacja tkan-
ki nerwowej. Ta metode zaproponowano do nagrzewania
raka mozgu [17].

RYS. 6. Kierunek
i stymulujacego pradu
i wzbudzenie nerwu.
FIG. 6. Direction of
& stimulating current
and neural excitaion.

Dzieki przeprowadzonym wielu eksperymentom stymulaciji
tkanki nerwowej za pomoca pola magnetycznego byto moz-
liwe opracowanie modelu wzbudzenia nerwu. Istnienie orien-
tacji w mézgu moze by¢ czesciowo zrozumiane za pomoca
anatomicznej struktury tkanki nerwowej w korze mézgowe;j.
Model katowego wzbudzenia oparto na przypuszczeniu, ze
nerw jest tatwo wzbudzany gdy indukowane prady wirowe
ptyng w kierunku réwnolegtym do wtdkna nerwowego przy
czym prostopadly do widkna nerwowego sktadnik pradu
wzbudzenia ma mate znaczenie [18].

RYS. 6 pokazuje schematyczny diagram opisujacy wzbu-
dzenie nerwu za pomoca pradéw wirowych. Kiedy prady
wirowe sgwzbudzone za pomocg zmiennych w czasie pél
magnetycznych w kierunku od ciata do jego koricowych
czesci, to depolaryzowane czesci sa wzbudzone, a wzbu-
dzona btona propaguje wzbudzenie wzdtuz wiékna nerwo-
wego od czesci wzbudzonej do jego konhca (sytuacja "a").
W przeciwnym przypadku, gdy indukowane prady wirowe
ptyng w kierunku od koncowych czesci do ciata, nadmier-
nie spolaryzowane czesci hamujg stymulacje nerwéw na-
wet, gdy depolaryzowane czesci bliskie ciata mogtyby by¢
wzbudzone. To zatozenie zostato czesciowo zweryfikowa-
ne eksperymentalnie po przez elektryczna stymulacje ludz-

In next experiments an insulated magnetic core was im-
planted in the body with a nerve bundle positioned on the
core aperture. The eddy currents that flowed in the body
fluids around the core when the magnetic flux in the core
was changed could stimulate the nerve. No interlinkage
existed between the core and the nerves. It was a good
method for verifying that the nervous system responds to
time-varying magnetic fields via eddy currents induced in
the body. The basic idea of localised stimulation of the brain
is to concentrate induced eddy currents in the target area
by a pair of time-varying magnetic fields (FIG. 5). A pair of
coils is positioned outside the head so that the time-varying
magnetic fields, B,(t) and B,(t), pass through the head in
opposite directions around the target. The induced eddy
currents, J; and J,, are expected to flow together. This con-
vergence of eddy currents acts to raise the current densi-
ties in the target area, where depolarisation o neural tis-
sues can be caused. This method was proposed to heat
brain tumours [17].

Due to many experiments with magnetic neural tissue stimu-
lation it could be possible to elicit nerve excitation model.
The existence of the orientation in the brain may be par-
tially understood by the anatomical structure of the neural
tissues in the cortex. The excitation angle model was based
on the assumption that a nerve is excited easily when in-
duced eddy currents flow in the direction parallel to the nerve
fiber but the component of stimulation currents perpendicu-
lar to the nerve fiber has a little meaning [18].

FIG.6 shows schematic diagrams with describe the neural
excitation by induced eddy currents. When the eddy cur-
rents that are induced by time varying magnetic fields flow
in the direction from soma to distal parts, the depolarised
parts are excited, and the membrane excitation propagates
along the nerve fiber from the excited parts to the distal
parts (situation "a"). In contrast, when the induced eddy
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FIG. 7. Change in neural membrane potential at
various angles between nerve and figure-eght coil.




kiej reki. Gdy srodkowy nerw stymulowano w kierunku od
miejsca blizszego ciatu do czesci dalszych otrzymano czy-
sty sygnat w postaci elektromyogramu (EMG) od miesnia
dioni. W przeciwnym przypadku, gdy Srodkowy nerw sty-
mulowano w kierunku przeciwnym, otrzymano bardzo sta-
by sygnat EMG (sytuacja "b").

Wzbudzenie wtékien nerwowych w funkcji kierunku kata
pomiedzy cewkg a aksonem nerwowym byto przedmiotem
symulacji komputerowej, opracowanej przez Roth’'a i Bas-
ser'a [19], w ktérej zastosowali parametry modelu opraco-
wanego wczesniej przez Frankenhauser'a-Huxley'a. Symu-
lacja polegata na zastosowaniu miejscowej i kierunkowej
stymulacji nerwu z uzyciem cewki w ksztalcie ésemki
(RYS.7), gdzie 0$ X przebiega réwnolegle do stycznej obu
cewek. Ponizej punktu przeciecia, wzbudzone prady ptyng
rownolegle do osi X. O$ X" przebiega rownolegle do wiok-
na nerwowego. Gdy kat pomiedzy cewka a nerwem wynosi
45° (sytuacja "a"), nerw jest wzbudzony w punkcie
X"=20mm, a wzbudzenie propaguje do obu stron widékna
nerwowego. W przeciwny przypadku, gdy kat pomiedzy
cewka a nerwem wynosi -45°, (sytuacja "b"), to nerw nie
jest wzbudzany. Wirygodnos$¢ modelu czesciowo zweryfi-
kowano za pomocg dos$wiadczen z wyizolowang wigzka
nerwowg pochodzacg od zaby, ktoérg stymulowano za po-
moca indukowanych magnetycznie pradéw elektrycznych.
Istnienie kierunkowej charakterystyki stymulujacych pradéw
stosowanych do wzbudzania nerwéw zastanawia zaréwno
nad funkcjonowaniem jak i nad anatomiczng organizacjag
wiékiem nerwowych w mézgu. Réwniez wyniki badan sty-
mulacji zakonczen struktur nerwowych moga by¢é pomocne
w zrozumieniu mechanizmu wzbudzenia nerwu za pomoca
stymulacji magnetycznej zewnetrznych i centralnych sys-
temdw nerwowych. Rozpoznanie réznic w poziomie wzbu-
dzenia neuronowego w mézgu mogtoby by¢ réwniez po-
mocne w diagnostyce medycznej w przypadkach tak cze-
sto spotykanych obecnie choréb cywilizacyjnych jakim jest
zar6wno choroba Alzheimera jak i nowotwory mézgu.
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currents flow in the direction from the distal parts to the
soma, hiperpolarised parts inhibit neural excitation even if
the depolarised parts near the soma can be excited. This
assumption was partially verified by an experiment of elec-
trical stimulation of the human arm. When the median nerve
was stimulated in the direction from the proximal to the distal
part, a clear electromyograms (EMG) signal was recorded
from the thenar muscle. In contrast, when medial nerve was
stimulated in the opposite direction, very weak EMG sig-
nals were obtained (situation "b").

The excitation of neural fibers as a function of direction of
angle between the figure-eight coil and nerve axon was simu-
lated using the parameters of the Frankenhauser-Huxley
model by Roth and Basser [19] who modified it by applica-
tion the focal and vectorial stimulation with a figure-eight
coil for neural excitation (FIG.7). The X-axis runs parallel to
the tangent of both circular coils. Below the intersection,
induced currents flow parallel to the X-axis. The X"-axis
runs parallel to the nerv fiber. When the angle between the
figure-eiht coil and the nerve is 45°(situation "a"), the nerve
is excited at the point X"=20mm, and the excitation propa-
gates to both sides of the nerve fiber. In contrast, when the
angle between the figure-eight coil and the nerve is -45°,
(situation "b"), the nerve fiber is not excited. The validity of
the model was partially verified by experiments using a frog's
isolated nerve bundle stimulated by magnetically induced
electric fields.

The existence of the vectorial characteristics of stimulating
currents for neural excitation reflects both the functional and
anatomical organisation of the neural fibers in the brain.
Also, the results of the stimulation of finite neuronal struc-
tures may help in understanding nerve excitation through
magnetic stimulation of both peripheral and central nerv-
ous systems. The recognition of the differences of the neu-
ral excitation level in brain could be helpful in medicine di-
agnosis in the case of often-met civilised Alzheimer as well
as brain tumour disease.
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Wprowadzenie

Liczne organizmy zywe: rosliny, zwierzeta i ludzie, wy-
twarzajg swoje biomineralne szkielety kostne bedace cera-
micznymi kompozytami zbudowanymi w warunkach natu-
ralnych. Do ich budowy wykorzystywane sa materiaty do-
stepne w najblizszym otoczeniu, srodowisko wodne i tem-
peratura otoczenia. Prostym przyktadem moze byé muszla
pertowa matzy, skorupki jaj ptasich czy tez nasze kosci i
zeby (zebina i emalia zebowa). Biomineraly sktadajg sie z
elastycznej matrycy organicznej, gtéwnie z witoknistych pro-
tein i/lub polisacharyddw, wewnatrz ktérych indukowany jest
wzrost fazy mineralnej. Biomineralizacja nie jest procesem
jednostkowym. Kazdy organizm zywy byt zmuszony przy-
jac okreslona ilos¢ prawidet regut przyrodniczych dla opty-
malizacji specyficznych funkcji, jakie musi wypetniac szkie-
let, muszla, czy zab w szczegblnym srodowisku, w ktorym
dany organizm przebywa. Organizmy zywe budujg swoje
ceramiczno -organiczne struktury kompozytowe poprzez
powolne, starannie realizowane, powtarzajgce sie proce-
dury. W uktadach biologicznych, najwiekszy wplyw na wia-
Sciwosci kompozytu bioceramicznego, silniejszy anizeli
chemizm uzytych materiatéw wyjsciowych, zdaje sie posia-
dac¢ monitorowanie mikrostruktury kompozytu, wynikajace
ze zlozonych procedur, kontrolowanych genetycznie, od-
bywajacych sie za posrednictwem komérek na poziomie
molekularnym. Organizmy zywe sg zdolne wytwarzac po-
nad 60 r6znych mineratdw, jednakze nie wszystkie stuzg
do budowy szkieletow; np. pojedyncze domeny krystalicz-
ne magnetytu, magnetyczne nanoczastki, kreujace nawi-
gacyjne wlasciwosci bakterii. Najbardziej rozpowszechnio-
nymi i najlepiej zbadanymi biomineratami sg weglany wap-
niowe, fosforany wapniowe i biokrzemiany [1-3].

Twarde biomineraly wykazujace lepsze wlasciwosci mecha-
niczne inspirujg do tworzenia nowych materiatéw. W nauce
ma miejsce stata daznos¢ do udoskonalania, a w inzynierii
materiatowej niewielka grupa badaczy, analizujgc biomine-
raly produkowane przez zywe organizmy dazy do otrzyma-
nia nowych materialbw metodami obserwowanymi w przy-
rodzie. Procedury znane z systemoOw biologiczne bywaja
nasladowane i uzyte przy wytwarzaniu nowych materiatéw
kompozytowych, ktére wowczas uzyskujg oczekiwane wia-
Sciwosci fizyczne, elektryczne lub mechaniczne, nieosia-
galne przez technologie konwencjonalne. Takie wytwarza-
nie materialtdbw syntetycznych nazywa sie mimetycznym,
poniewaz nasladuje ono podstawowe schematy procedur
biologicznych, mimo, ze odbywa sie poza naturalnym S$ro-
dowiskiem biologicznym.

Obecnie obserwuje sie wzrost zainteresowania biomime-
tycznym sposobem wytwarzania powtok fosforanowych na
implantach. Takie powtoki mozna otrzymac przez zanurze-
nie implantu w syntetycznym osoczu (SBF) w temperatu-
rze 37°C w celu nasladowania naturalnego procesu wzro-
stu apatytu.

BIOMINERALIZATION IN
LIVING ORGANISMS.
BIOMIMETISM

ANNA STOCH

AGH-UST, FAcuLTY oF MATERIALS SCIENCE AND CERAMICS
AL.Mickiewicza 30; 30-050 Cracow, PoLAND

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 188-192]

Introduction

Many organisms, including plants, animals and human
beings, construct skeletons, which are biomineral ceramic
composites from readily available materials, usually in aque-
ous media and at ambient conditions. The plainest exam-
ples are nacreous shell formation, egg-shells or our bones,
dentine and enamel. They consist of a pliant matrix of bio-
logical macromolecules, mainly fibrous proteins and/or
polysaccharides, inside which mineral particles are induced
to grow [1-3].

Biomineralization is not a single process. Every organism
adapted certain strategic principles to optimize the specific
functions of its hard tissue to the specific environment in
which it lives. Living systems construct functional ceramic-
polymer composite structures by slow, carefully engineered,
repetitive processing. In these biological systems, the con-
trol of composite microstructure, arising from complex, ge-
netically controlled, cell mediated procedures operating at
molecular level, appear to have greater influence on ce-
ramic functional properties than chemistry of the starting
materials involved. Organisms control the deposition of more
than sixty different minerals, not all of which are used for
skeletal support; the single domain crystals of magnetite
that impart to magnetotactic bacteria their navigational abil-
ity are accurately programmed and assembled magnetic
nanoparticles. The most common and best studied
biominerals are calcium carbonates, calcium phosphates
and biosilicates.

Biological and hard materials have been thus regarded as
an inspiration for novel materials with superior mechanical
properties. It is a constant refinement in materials science
and engineering and a small group of scientists have been
analysing natural materials produced by living organisms
attempting to obtain novel materials by adapting biological
principles. The processing strategies used by biological
systems should be mimicked to fabricate the composite
materials that could provide desired physical, electrical and
mechanical properties, not currently available by conven-
tional technologies. Such fabrication of synthetic materials
is referred to as mimetic because they mimic the basic bio-
logical processing schemes, though they are practised out-
side of the natural biological context [4-6].There is an in-
creasing interest in biomimetic preparation of phosphate
coatings on implanted materials. Such coatings can be pro-
duced on implants by their immersion in simulated body
fluid (SBF) at low temperatures 37°C, pH=7,2 to mimic the
natural processes of apatite formation.

In our Laboratory of Coatings we investigate the biomimetic
coating of apatite on metallic and carbon biomaterials. These
materials used as implant devices have excellent mechani-
cal properties and not satisfying biological activity. It means
that after implantation these materials are not able to form
a strong chemical bond with natural bone. Biomimetic strat-



W naszym Laboratorium Powtok pracujemy nad biomime-
tycznym wytwarzaniem powitok apatytowych na biomate-
riatach metalicznych i weglowych. Materialy te stosowane
jako implanty majg dobre wtasciwosci mechaniczne i niskg
aktywnos¢ biologiczng. Oznacza to, ze po implantacji ma-
terialy te nie sg zdolne wytworzy¢ mocnego wigzania che-
micznego z zywa koscig. Metoda biomimetyczna pozwala
na otrzymanie biologicznie rownowaznego apatytu (wegla-
nowego) na biomateriatach metalicznych i weglowych pod-
wyzszajgc w ten sposob ich aktywnos¢ biologiczna [7-9].
Biokrzemiany

Powstawanie w przyrodzie biokrzemianéw i ich synteza
metoda zol-zel w laboratorium chemicznym sg podobne;
obydwa procesy przebiegajg w temperaturze otoczenia i
opieraja sie na polikondensacji kwasu krzemowego z wy-
tworzeniem czgstek koloidalnych. Uwodniona, amorficzna
krzemionka jest obecna jako materiat strukturalny nadajg-
cy zwieztos¢ w lisciach, blaszkach, tuskach, strgkach, tody-
gach i korzeniach wielu roslin, np. w ryzu, pszenicy, owsie,
skrzypie, jeczmieniu i trawach. Taka krzemionka wystepu-
je réwniez w organizmach wodnych jak np. w pieknie
uksztattowanych skorupkach okrzemek i radiolarii, w igto-
watych wypustkach niektérych gabek oraz w zebach nie-
ktérych matz. Wymienione biokrzemiany sktadaja sie przede
wszystkim z krzemionki zelowej, o specyficznym rozmiarze
i ksztalcie czgstek potaczonych w agregaty z przytaczony-
mi aminokwasami w formie anionowej i z grupami hydrok-
sylowymi. Przypuszcza sie, ze w obszarach wzrostu bio-
krzemiandw organiczne polimery wptywajg na kinetyke po-
likondensacji krzemionki, na rozmiar i ksztalt czastek, na
ich agregacje i makroskopowa architekture. Biokrzemiany
rosng w przestrzeniach zamknietych w postaci aglomera-
tow w obszarach wewnatrz-komérkowych jak i zewnatrz-
komorkowych.
Chociaz u czlowiek nie ma wydzielenia sie krzemiandw, to
rola krzemionki i krzemu obecnego w organizmie ludzkim
przyciagaja uwage naukowcow. Np. kwas krzemowy jest
niezbednym czynnikiem zapewniajgcym zdrowy wzrost
kosci i tkanki tacznej. Sa tez teorie uzasadniajgce hamuja-
cy wptyw kwasu krzemowego wzgledem fizjologicznej ab-
sorpcji toksycznego glinu dzieki powierzchniowej adsorpcji
czasteczek kwasu krzemowego na czgstkach tlenku glinu,
uniemozliwiajacej jego wchioniecie przez komérki [10, 11].
Biokrzemiany w coraz wiekszym stopniu sg wykorzystywa-
ne jako niedrogie prekursory krzemu. Np. ziemia okrzem-
kowa (diatomit) jest stosowana do syntezy zeolitow jak réw-
niez azotku krzemu. tuski ryzowe, tani odpad rolniczy, sta-
nowig wysoce jednorodny kompozyt krzemu i wegla o wy-
sokiej powierzchni. Poddajac pirolizie tuski ryzowe otrzy-
muje sie weglik krzemu w temperaturze nizszej (1500°C)
niz w tradycyjnej syntezie (1800-2400°C), co daje czystszy
produkt z mniejszym rozmiarem czastek. Sukcesem meto-
dy pirolizy czgstek ryzowych jest uzyskanie weglika krze-
mu o rozwinietej powierzchni nadajgcego sie jako nosnik
katalityczny. Metoda inspiruje do zastosowania innych kom-
pozytéw metalo-organicznych jako prekursoréw dla otrzy-
mywania materialdw ceramicznych.
Bioweglany

Znane sa trzy krystaliczne formy weglanu wapniowego:
kalcyt, aragonit i wateryt i wszystkie wystepuja w zminera-
lizowanych tkankach. Badanie mineralizacji weglanu wap-
niowego jest bardzo utatwione przez wystepowanie duzych
krysztatéw z dobrze zdefiniowanymi ptaszczyznami. Dlate-
go tez sposob wzrostu krysztatu i jego orientacje mozna
tatwo okresli¢ metoda mikroskopii skaningowej. Biomine-
ralizacje weglanéw badano w takich organicznych syste-
mach jak: masa pertowa, dentyna, emalia, kos$¢, skorupki
jaj ptasich.

egy allowed us to produce the biological type of apatite (car-
bonate apatite) on metallic or carbon biomaterials and thus
to enhance their biological activity [7-9].
Biosilicates

Biosilicate formation resembles the laboratory sol-gel
process; both occur at ambient temperatures and both in-
volve the polymerization of silicic acid [Si(OH),] to form
colloidal particles. Hydrated amorphous silica is present as
a compression resistant structural material in the leaves,
blades, husks, hulls, stems and roots of many terrestial
plants including rice, wheat, oats, horsetails, barley and
grasses. Such a silica also occurs in aquatic organisms as
the intricately sculpted shells of unicellular diatoms and
radiolarians, the basket-shape skeletons of unicellular
choanoflagellatesn the protruding spicules of certain
sponges, and the teeth of certain molluscs. These
biosilicates are made up of particulate of solid-gel silica with
species-specific sizes, shapes and aggregate arrangements
which are associated with anionic and hydroxylated amino
acids.
Within biosilicate growth spaces, it is suspected that
biopolymers affect the kinetics of silica polymerization, the
size and shape of silica particles, particle aggregation and
macroscopic architecture. Biosilicates grow in spaces en-
closed by either intracellular membrane-bound vesicles or
extracellular macromolecular assemblies.
Although humans are not known to deposit silicates, silica
and silicon in humans are attracting increasing interest. For
example, the silicic acid is essential for the healthy growth
of bone and connective tissue. It exists a theory on the
mechanism that silicic acid inhibits the physiological absorp-
tion of toxic aluminum through the overgrowth of silica on
alumina particles which restricts their size [10, 11].
Biosilicates are increasingly being explored as inexpensive
precursors for silicon-containing materials. For example,
ancient diatom shells in the form of diatomaceous earth are
used as silicon sources for the synthesis of zeolites as well
as silicon nitride. Rice husk, an abundant agricultural waste,
is a high surface area, intimately mixed composite of silica
and carbon. Having these properties, the synthesis of sili-
con carbide by pyrolyzing rice husks requires lower reac-
tion temperatures (about 1500°C) than traditional synthe-
sis (1800-2400°C) and results in greater product purity and
smaller particle sizes. Advances in the rice husk method
have resulted in highly abrasive and high surface area sili-
con carbide for catalytic supports. The success of the rice
husk method is inspiring the use of synthetic, intimately
mixed metal-organic composites as precoursors for other
ceramic materials.
Biocarbonates

The three crystalline forms of calcium carbonate that have
been described: calcite, aragonite and vaterite- all occur in
mineralized tissues. The study of calcium carbonate miner-
alization is greatly facilitated by the presence of large crys-
tals with well defined faces. Therefore crystal growth habit
and orientation can easily be determined by scanning elec-
tron microscopy.
Biomineralization of biocarbonates was investigated in such
a systems as: nacre, dentin, enamel, bone, avian eggshells.
The basic principles of the biomineralization can be illus-
trated for two extreme cases: nacre from mollusk shells and
avian eggshells. Nacre (mother-of-pearl) from mollusk shells
have an aestetic decoration, smooth surface finish, high
strength and remarkable fracture toughness. The rates at
which the calcium carbonate structures in nacre and in egg
shell are deposited differ drastically: nacre production is very
slow (a few grams per year) whereas the egg shell deposi-
tion is 100-1000 times faster (5 grams per day). These
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Podstawowe zasady biomineralizacji weglanéw mozna zi-

z muszli matza i skorupki jaja ptasiego. Masa pertowa z
muszli matza posiada estetyczng dekoracje, jest gtadka,
potyskujaca, ma wysoka mechaniczng odpornos¢ i jest ge-
sta. Skorupka jaja ptasiego jest krucha i delikatna. Szyb-
kos¢, z jaka nastepuje budowa weglanu wapniowego w
masie pertowej i w skorupce jaja ptasiego jest drastycznie
rézna; produkcja masy pertowej jest bardzo wolna (pare
gramoOw na rok), podczas gdy budowa skorupki jaja ptasie-
go jest 100-1000 krotnie szybsza (5 graméw na dobe). Pod-
czas bardzo wolnej syntezy bioweglanu w masie pertowej
(bardzo powszechny w przyrodzie przypadek), powstaje
warstwowy biokompozyt w ktérym cegieltki ceramiczne ara-
gonitu, osadzone w organicznej matrycy, uktadajg sie row-
nolegle do powierzchni, tworzac warstwowa, tréjwymiaro-
wa strukture o wysokiej gestosci. Grubos¢ cegietek arago-
nitowych wynosi 0,4-0,5 nm, a dlugo$¢ 5-10 nm. Ptaszczy-
zny aragonitowe rozdzielone sg przez matryce organiczng
(lepiszcze).

Krysztaty kalcytu w skorupkach jaj ptasich to duze pryzmy
o dtugosci ok. 200 nm tworzace struktury kolumnowe, zbu-
dowane z mineratu i matrycy organicznej, rosnace prosto-
padle do powierzchni. Zarodkowanie kalcytu z ptaszczyzng
(001) wptywa na obserwowang orientacje krysztatu. Matry-
ca organiczna decyduje o architekturze i tempie zabudowy
przestrzeni przez dang forme mineralng.W przypadku ma-
cicy pertowej matza, matryca organiczna zakresla granice
duzych komér, wewnatrz ktérych faza mineralna jest cia-
gla, tworzac wydtuzone krystaliczne agregaty [12, 13].
Masa pertowa jest biokompatybilna, posiada wtasciwosci
osteoindukcyjne i moze inicjowaé wzrost kosci przez ludz-
kie osteoblasty in vitro. Stosowano ja jako naturalny mate-
riat uzupetniajacy kosc¢ i jako kostny substytut u owiec. Z
literatury wiadomo, ze Indianie Maya w Hondurasie stoso-
wali juz 2000 lat temu mase pertowa jako implant denty-
styczny. Badania wykazaly réwniez, ze dodatek wyprazo-
nych muszelek ostryg i wodorostow do diety ludzi starszych
(65-96 lat) zwieksza gestosé mineralng kosci ledzwiowego
odcinka kregostupa.

Naturalny koral, majacy gtéwnie strukture aragonitu, jest
réwniez stosowany jako substytut kosci w chirurgii kostne;.
Zawartosci wapnia w koralu: 38% i w hydroksyapatycie: 40%
sg bardzo zblizone, koral posiada ponadto naturalng poro-
watos¢ otwartg, co skutkuje w jego dobrej resorpcji i we
wzroécie kosci po implantacii.

Biofosforany i biomimetyczne wytwarzanie weglanowe-
go hydroksyapatytu.

Sposo6b biomineralizacji fosforanu wapniowego znajdu-
je sie winteresujgcym kontrascie ze sposobem mineraliza-
cji weglanu wapniowego; jedynie hydroksyapatyt, najbar-
dziej trwala faza fosforanu wapniowego, wystepuje w zmi-
neralizowanej materii zywej. Chociaz krystalograficzne
aspekty mineralizacji fosforanu wapniowego sg gorzej zba-
dane niz weglanu wapniowego (z powodu matych rozmia-
réw i nieregularnego ksztattu krysztatow hydroksyapatytu)
to matryca organiczna jest dos¢ dobrze poznana. Zostaty
uszeregowane wszystkie gtéwne proteiny kosci, dentyny i
emalii. Os c krysztatu hydroksyapatytu w kosci i dentynie
jest réwnolegta do dtugiej osi widkien kolagenu I. Jest to
ogolna cecha biomineralizacji fosforanu wapniowego. Ko-
lagen jest gtdwnym sktadnikiem skéry i jednym z gtéwnych
sktadnikéw kosci kregostupa, kosci diugich i Sciegien. Mo-
lekuly kolagenu tacza sie we wiékienka, ktére nastepnie
ulegajag agregacji do wtdkien. Wtdékna sa zorganizowane w
ukfad ztozony, ultrastrukturalny, ktéry prawdopodobnie za-
rzgdza specyficznymi wkasciwosciami materii tkankowe;j.
Sugerowano udziat licznych sktadnikéw matrycy organicz-

materials processing rates are achieved through contrast-
ing assembly strategies. When biocarbonate like nacre is
slowly synthesized (the most common case), lamellar com-
posites are produced in which thin ceramic bricks (arago-
nite) embedded in an organic matrix are stacked parallel to
the surface of the structure, giving a lamellar, 3 dimensional
structure with high density. The thickness of aragonite bricks
is 0,4-0,5 nm and the length 5-10 nm. Aragonite sheets are
separated by organic matrix.

The calcite crystals of avian egg shell are large prisms of
about 200 nm in length forming the columnar structures
composed of mineral and organic matrix, which grow per-
pendicular to the surface. Nucleation of calcite from the (001)
basal plane is responsible for the observed orientation.
The organic matrix is the structural component that either
spatially or temporally defines the space that is to be miner-
alized and the space available to mineral grains. In nacre,
the organic matrix forms the boundaries of large compart-
ments within which the mineral phase is continuous, form-
ing the accretions of elongated crystal aggregates [12, 13].
Nacre is biocompatible, has osteoinductive properties and
can initiate the bone formation by human osteoblasts in vitro.
It has been used as a natural material for bone replace-
ment and as a bone substitute in sheep. It was reported
also, that the Maya Indians of Honduras used nacre as a
dental implant 2000 years ago. Recent studies show that
adding heated oyster shell and seaweed to the diet of eld-
erly patients (65-96 years) appears to increase the bone
mineral density of the lumbar spine.

Natural coral, mainly with aragonite structure, is also used
as a bone substitute in bone grafts. The calcium concentra-
tions in coral - 38% and in hydroxyapatite - 40% are very
similar and coral yields the natural, interconnected poros-
ity, which results in its good resorption and ossification af-
ter implantation.

Biophosphates and biomimetic formation of carbonated
apatite.

Forms of biomineralization involving calcium phosphate
phases present some interesting contrasts with those in-
volving biocarbonates: only the most stable calcium phos-
phate phase, hydroxyapatite, occurs in mineralized tissues.
Although the crystallographic aspects of calcium phosphate
mineralization are much less well understood than those
involving calcium carbobnate (because of the small size and
irregular shape of hydroxyapatite crystals) the organic ma-
trix is relatively well characterized. All of the major proteins
of bone, dentin and enamel have been sequenced. The crys-
tal c-axis of hydroxyapatite in bone and dentin is parallel to
the long axis of the type | collagen fibrils. This appears to
be a general feature of calcium phosphate mineralizaton.
Collagen is the main component in skin and one of the main
components in vertebrate bone, tendon and dentin. The
collagen molecules assemble into fibrils that aggregate into
fibres. The fibres are organized in complex, ultrastructural
designs that eventually govern specific tissue properties [14-
16].

Numerous components of the organic matrix of bone have
been suggested to function in the initiation of hydroxyapa-
tite formation: macromolecules of bone sialoproteinin bone
and phosphophoryn in dentin. Phosphophoryn is known to
have a high capacity for binding calcium ions and a strong
affinity for collagen monomers. Other interactive proteins in
bone, such as osteopontin and osteocalcin have cell attach-
ment properties or chemically mediated cell attraction prop-
erties. The final part of mineralizing system delivers the
mineral-phase ions to sustain crystal growth. These ion
transport systems are only poorly understood. In less com-
plex systems it may be that the ions accumulate in the re-



nej kosci w inicjowaniu tworzenia sie hydroksyapatytu; sg
to np. makromolekuly sialoprotein znajdujacych sie w kosci
jak réwniez fosfoforyny w dentynie. Fosfoforyny znane sg
ze zdolno$ci wigzania jondéw wapnia jak rowniez z duzego
powinowactwa do monomerdéw kolagenu. Inne interaktyw-
ne proteiny w kosci takie jak osteopontin i osteocalcin ce-
chuje wtasciwos$c¢ przyciggania (wigzania) komorek. Ostat-
ni element systemu prowadzacego do biomineralizacji to
ciekta faza zawierajgca jony, zapewniajgce wzrost kryszta-
tu. System transportu jondw jest znany bardzo stabo. W
mniej ztozonych uktadach moze by¢ tak, ze jony gromadza
sie w obszarze frontu mineralizacji na drodze prostej dyfu-
zji. Jednakze w tworzeniu zmineralizowanej tkanki takiej,
jaka jest kos¢ moze byc tak, ze w przemieszczaniu sie jo-
néw biorg réwniez udziat procesy wymagajace pewnego
naktadu energii [14-16].

Weglany i fosforany to materiaty najczesciej stosowane
przez zywe organizmy do budowy szkieletu. Ludzko$¢, kt6-
ra chce chroni¢ swoje zdrowie, jako gtéwny problem do roz-
wigzania podjeta badania nad mechanizmem mineralizacji
kosci jak rowniez badania nad nowymi biomateriatami dla
chirurgii kostnej. Kondycja uktadu mig$niowo-szkieletowe-
go to najczesciej wystepujacy problem medyczny, majacy
istotny wptyw na zdrowie i na jakos¢ zycia ludzkosci. W
chirurgii rekonstrukcyjnej, naprawa duzych defektow kost-
nych stanowi gtéwny problem naprawczy. Dlatego znacz-
ng uwage kieruje sie na zastosowanie implantow z metali,
szkfa, ceramiki i wegla. Reakcje, prowadzgce do zwigzania
sie implantu z koscig majg miejsce gtdwnie na granicy im-
plant-kos¢. Przyjmuje sie, ze podstawowym warunkiem
wytworzenia sie wigzania pomiedzy koscia a implantem jest
wytworzenie biologicznie aktywnego apatytu, ktéry jest hy-
droksyapatytem weglanowym podobnym do tego, ktory
znajduje sie w kosci. Te wazng whasciwosé posiadaja: hy-
droksyapatyt syntetyczny, ceramika fosforanowa, bioszkta
i szkto-ceramika a, nie posiadajg jej metaliczne implanty.
Jednakze duza krucho$¢ i niska odpornos¢ na zginanie
wymienionej ceramiki bioaktywnej uniemozliwiajg jej bez-
posrednie zastosowanie w rekonstrukcji np. stawu biodro-
wego lub kolanowego.

Aby oming¢ te trudnos¢, implanty metaliczne po modyfika-
cji powierzchni i pokryciu jej metoda sol-zel, zanurzano w
syntetycznym osoczu (SBF). Nastepuje wtedy biomimetycz-
ne wytworzenie sie na powierzchni metalu biologicznie réw-
nowaznego hydroksyapatytu w warunkach in vitro przy za-
stosowaniu syntetycznego ptynu fizjologicznego o sktadzie
jonowym typowym dla naturalnego osocza. Stwierdzono,
ze w syntetycznym osoczu, na wszystkich badanych po-
wierzchniach metalicznych, pokrytych powtoka podktado-
wa sol-gel (tytan i jego stopy, stal nierdzewna, stopy kobal-
towe, biowegiel) nastepuje biomimetyczna (czyli podobna
jak w kosci) nukleacja i wzrost apatytu weglanowego. Hy-
droksyapatyt weglanowy utatwia wzrost kosci jak rowniez
przyspiesza tworzenie sie naturalnego wigzania chemicz-
nego pomiedzy implantem i koscia. Biomimetyczne formo-
wanie weglanowego apatytu na metalach moze by¢ istot-
nym etapem w dobrym przygotowaniu implantu do zabie-
gow chirurgicznych.

Podziekowania
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gion of the mineralization front by simple diffusion. But in
the formation of mineralized tissue such as bone, it is likely
that the movement of mineral ions also is regulated by en-
ergy requiring processes.

Carbonates and phosphates are the biomaterials more of-
ten adapted by living organisms for the construction their
skeletons. Humanity who wanted to protect his health, as a
main scientific problem to solve have taken the studies on
the mechanisms of bone mineralization and the studies on
the development of new biomaterials for bone surgery.
Musculoskeletal conditions are among the most frequently
occurring medical conditions and they have a substantial
impact on the health and quality of life of the population. In
reconstructive surgery, repair of large bone defects is a major
reparative problem. Therefore, considerable attention has
been directed towards the use of implants from metals,
glass, ceramics or carbon. Events leading to integration of
an implant into bone, take place largely at the bone-implant
interface. It is believed that essential requirement of artifi-
cial material to bond to living bone is the formation of a
layer of a biologically active apatite, which is a carbonate
containing hydroxyapatite similar to bone apatite. Such im-
portant property possesses hydroxyapatite, phosphate ce-
ramics, bioglass and glass ceramics but not the metallic
implants. However, high brittleness and low tensile strength
of all these bioacive ceramic materials inhibit their direct
use in the reconstruction of the hip and knee joints.

To overcome the difficulties, metallic implants, after simple
modification of the surface by sol-gel method, are immersed
in simulated body fluid (SBF). Formation of a biologically
equivalent apatitic surface, a common characteristic of
bioactive materials can be reproduced in vitro by immer-
sion experiments using a simulated physiologic solution that
mimics the typical ion concentrations in natural body fluids.
It was found that in SBF solution, at the all precoated me-
tallic surfaces (titanium and its alloy, stainless steel, car-
bon, cobalt alloys) biomimetic nucleation and growth of the
apatite containing carbonate easily took place. Beside en-
hancing the bone formation it accelerates the bonding be-
tween the implant surface and the surrounding tissues when
implanted. Biomimetic formation of carbonated apatite on
biologically inactive materials can be the important step to-
wards good implant preparation.
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 192-193]

Proszek diamentowy ma bardzo wysoka bioaktywnosé
w organizmie zywym. Proszek diamentowy hamuje perok-
sydacije lipidow w surowicy krwi [1]. Peroksydacja lipidéw
jest jedng z wolnorodnikowych reakcji tancuchowych [3].
Produkty peroksydaciji lipiddw zmieniajg wtasciwosci btony
komarkowej i wplywajg na transport jonéw i wody z wne-
trza komérki do przestrzeni zewnatrzkomérkowej. Jest to
przyczyna uszkodzenia jadra komoérkowego, a w nastep-
stwie rozwoju wielu chordb: np.: choroby Alzheimera, no-
wotworéw.
Wykonane doswiadczenie potwierdza teze, ze diament
wykazuje specyficzna, biologiczng aktywnos¢ w organizmie
zywym [2, 4]. Przeprowadzono reakcje nanokrystalicznego
diamentu z AAPH [5] jako induktorem stresu oksydacyjne-
go zostala. Mieszanina reakcyjna zawierata: 20mM AAPH
w buforze fosforanowym, zawiesiny proszkéw diamento-
wych (D1,D2,D3) w ilosci 1 mg/1 ml oraz 5mM ABTS [6].
Miesznine inkubowano w 37 stopniach Celsjusza a pomia-
ru absorbancji dokonano przy dtugosci fali 414 nm po 0,
60, i 120 minutach.
Wyniki wskazujg na udziat nanokrystalicznego diamentu w
reakcji z wolnymi rodnikami.
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Diamond Powder Particles has very high bioactivity in

living organism. Diamond Powder Particles inhibits lipid
peroxidation in blood plasma [1]. Lipid peroxidation is one
of the free radical chain reaction [3]. The products of lipid
peroxidation change the properties of cell membrane and
influence on transport ions and water from cell to external
environment. It is a cause to damage a nucleus and next to
developing the many human diseases, for ex.: Alzheimer
Disease, Cancers.
This research proved the thesis that diamond has specific
biological activity in the living organism [2, 4]. The effect of
nanocrystalline diamond induced by 2,2’-azobis(2-
amidinopropane) dihydrochloride (AAPH) [5] was studied.
The mixture contains: 20 mM AAPH in phosphate-buffered
saline, the suspension of Diamond Powder Particles (D1,
D2,D3) in amount 1mg/1ml and 5 mM ABTS [6]. The mix-
ture was incubated at 37°C and the measuring of absorb-
ance was at| =414 nm after O min., 60 min., 120 min.

The effect seems to be due to the reaction of
nanocrystalline diamond with peroxyl radicals.
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Streszczenie

W ostatnich latach wzrosto zainteresowanie nitino-
lem stopem niklowo-tytanowym (NiTi), ktéry jest mate-
riatem coraz czesciej wykorzystywanym w kardiologii
interwencyjnej, m.in. do stentowania naczyn. [1] Uni-
kalne wiasciwosci nitinolu wynikaja z jego pseudoela-
stycznosci i zjawiska pamieci ksztattu.[2] Sa to bardzo
korzystne cechy biorac pod uwage rdznice wielkosci
naczyn krwionos$nych, przez ktére wprowadzany jest
implant. Stenty naczyniowe z jednej strony wykazujg
odpowiednie wiasciwosci podporowe dla Sciany naczy-
nia z drugiej natomiast wptywaja niekorzystnie na jego
strukture. W celu zapewnienia biozgodnosci stentéw
naczyniowych stosuje sie wytworzenie odpowiedniej
warstwy powierzchni izolujgcej biomateriat metaliczny
od otaczajgcych tkanek. Bardzo wazne jest, aby taka
powierzchnia nie pogarszata jego whasciwosci fizycz-
nych i nie wywolywata odczyndw alergicznych, reakciji
zapalnej oraz nie dziatata prozakrzepowo.

Celem naszych badan byta modyfikacja powierzch-
ni nitinolu przez naniesienie warstwy nanokrystalicz-
nego diamentu (NCD) w plazmie wysokiej czestotliwo-
Sci pod obnizonym cisnieniem metodg RF PA CVD
(Radio Frequency Plasma Activated Chemical Vapour
Deposition) [3]. Po naniesieniu warstwy zostaly prze-
prowadzone badania wiasciwosci fizykochemicznych
NiTi. Zostata réwniez poddana ocenie biozgodnos¢
zmodyfikowanej powierzchni. Oceniono in vitro, w jaki
sposéb naniesienie warstwy diamentowej wptywa na
aktywacje neutrofili i plytek krwi. Zbadano zdolno$é
neutrofili do generowania wybuchu tlenowego oraz

References *°*°°*°°*°*

[4] Bartosz M, Kedziora J, Bartosz G. "Antioxidant and prooxidant
properties of captopril and enalapril”. Free Radic Biol Med.
1997;23(5):729-35.

[5] Zou CG, Agar NS, Jones GL. "Oxidative insult to human red
blood cells induced by free radical initiator AAPH and its inhibition
by a commercial antioxidant mixture™. Life Sci. 2001 May 25; 69(1):
75-86.

[6] A. Janiszewska, G. Bartosz: "Assay of total antioxidant capaci-
ty: comparison of four methods as applied to human blood pla-
sma", Scand J Clin Lab.

ESTIMATION NiTi
SURFACE MODIFICATION
FOR NANOCRYSTALLINE
DIAMOND LAYER

MALGORZATA CZERNIAK-RECZULSKA*, AGNIESZKA PELKA**,
ANDRZEJ Sysa*** JACEK GRABARCZYK**

*BloMEDICAL ENGINEERING DiviSION,

INSTITUTE OF MATERIAL SCIENCES AND ENGINEERING,
TecHNICAL UNIVERSITY OF Lobz, PoLAND

**BARLICKI CLINICAL HosPITAL, Lobz,PoLAND

***CLINICAL CARDIOLOGY, PoLisH MoTHER'S MEMORIAL Hospi-
TAL-RESEARCH INSTITUTE, LoDz, PoOLAND

Abstract

Last years caused increasing interest in nitinol or
nearly equiatomic NiTi alloy which is more often used
in interventional cardiology e.q. for vascular stenting.[1]
Unique properties of nitinol are owing to its
superrelasticity and shape memory effect.[2] Thease
features are very profitable due to different dimention
of blood vessels which are catheterized in order to
place implant. On the one hand vascular stents dem-
onstrate suitable properities in order to support ves-
sel wall, one the other hand they affect its
structures.Due to assure biocompatibility of vascular
stents it is used manufacturing of suitable film iso-
lated metallic biomaterial from surrounding tissues. It
is very important this surface does not influence physi-
cal properties and does not cause allergic response,
inflammatory reaction and is not thrombogenic.

The aim of invastigation was surface modification
of nitinol by coating the material with nanocrystalline
diamond (NCD). The diamond layer was making by
radio frequency plasma activated chemical vapour
deposition (RF PA CVD) process [3]. After the layer
manufacturing examinations of mechanical and sur-
face properties were carried out and biocompatibility
of modified layer was examined. It was investigated
in vitro whether diamond film making on nitinol influ-
ences neutrophiles and platelets activity. The ability
of neutrophiles to respiratory burst and the expres-
sion of solutable form selections were examined.

Keywords: NiTi, modification surface,
biocompatybility.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 193-194]
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ekspresje rozpuszczalnych form selektyn.
Stowa kluczowe: NiTi, modyfikacja powierzchni,
biozgodnosc¢
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 193-194]
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Wprowadzenie i cel pracy

Okreslenie mechanicznych parametrow tkanki kostnej
nalezy do badan podstawowych, majacych duze znacze-
nie w oszacowaniu prawidtowych relacji sztywnosci kosé-
implant. W literaturze dotyczacej tematu, duzo miejsca po-
Swieca sie oszacowaniu takich parametréw jak modut
Young'a, wytrzymatos$¢ oraz poszukiwaniu korelacji miedzy
parametrami mechanicznymi i strukturalnymi. Jednak znacz-
ne réznice, nawet do 400% w wartosciach tych parame-
trow, wymagaja coraz to szerszej liczby pomiaréw. R6zni-
ce te spowodowane sg miedzy innymi r6znymi technikami
pomiarowymi jak i w sposobie przechowywania i przygoto-
wania prébek do badan. Z drugiej strony, tkanka kostna
oprécz masy kostnej ztozonej z kolagenu i czesci mineral-
nej do swojego prawidtowego, fizjologicznego funkcjono-
wania wymaga dodatkowych struktur takich jak: szpik kost-
ny i naczynia krwionosne. Aby oszacowac doktadny udziat
poszczegOllnych struktur tworzgacych tkanke kostng (w
szczegoblnosci macierzy kostnej) potrzebnym zabiegiem
wydaje sie byé zastosowanie jednej z technik macerac;ji.
Maceracjg nazywamy chemiczne usuwanie dodatkowych
struktur z tkanki kostnej. W literaturze dotyczgcej tematu
[1, 2, 3], mozemy znalez¢ wiele technik maceracji wprowa-
dzonych przez liczne osrodki w kraju i za granica. Jednak
stosowanie réznych zwigzkéw chemicznych, w badaniach
stuzacych okresleniu parametréw mechanicznych, moze w
istotny sposéb zmienic wartosci zgdanych parametréw. Dla-
tego tez, gldbwnym celem niniejszych badan opisanych w
artykule byto oszacowanie wptywu wybranych metod ma-
ceracji na badane parametry mechaniczne tkanki kostne;.
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Introduction and purpose of study

The determination of bone tissue mechanical properties
is one of the basic research topic, which has a significant
meaning to provide proper relations of bone-implant stiff-
ness. Many papers has been published in which such val-
ues like Young's modulus, ultimate strength and also the
correlation between mechanical and structural bone prop-
erties are quested. However, huge differences in those re-
sults, even up to 400%, turns scientists to perform large
amounts of tests.. Those differences are caused by differ-
ent system loading or storage and maceration method us-
ing. On the other hand, extra structures such as: bone mar-
row, blood vessels are required along with bone matrix,
composite by collagen and minerals, to fulfil properly all
physiological functions. For this reason maceration meth-
ods seems to be advisable to determine a real density of
bone (especially bone matrix). Maceration we call the re-
section of all the extra structures, using special chemical
solutions. The maceration methods used by many research-
ers [1, 2, 3] consist of many of techniques. However, each
of this methods may induct changes in bone structure and
thus affect values of mechanical properties. That is why the
main aim of this investigation is to define a influence of mac-
eration methods to mechanical properties values.

Material and methods

Research, was carried out on three bovine femur bone. The
investigations were divided into few parts. First, was the
tissue sample preparation of dimension 4x4x20 mm (10



RYS. 1. Identyfikacja prébek przygotowanych z
kosci udowej bukata do testéw maceracji. (numer
I.5.1 (2) oznacza region, test, numer probki: 2-
probka poddawana maceracji, 1- probka
referencyjna).

FIG. 1. Identification of bovine femur samples’ for
maceration tests (number 1.5.1 (2) means region,
test, number of sample, 2-test sample, 1 is
reference sample).

Material i metoda

Materiatem do badan byty 3 kosci udowe bukata. Bada-
nia podzielono na kilka etapow, pierwszym z nich byto przy-
gotowanie prébek o wymiarach 4x4x20 mm (obwodowo po
10 prébek - 5 par) z tkanki zbitej pochodzacej z 6 regionow
trzonu kosci udowej. Pierwsza prébke z pary poddawano
odpowiedniemu testowi, natomiast druga stanowita probke
referencyjng (odniesienia), przy zatozeniu ze wartosci pa-
rametrow mechanicznych prébek lezacych obok siebie, r6z-
nig sie nieznacznie (maksymalnie do 2%).

Wybrane prébki poddano odpowiednio pieciu metodom
maceracji :

1. Kgpiel w wodzie w temperaturze 37°C, czas trwania 24 h
2. Gotowanie w wodzie o temperaturze 100°C, czas trwa-
nia 6h

3. Kgpiel w acetonie, czas trwania 24h

4. Kapiel w acetonie w temperaturze 37°C, czas trwania 24
h

5. Kgpiel w etyleno di-aminie, czas trwania 24h

W celu obserwaciji powierzchni, przed i po uzyciu kazdej z
metod maceracji, przeprowadzono badania z uzyciem mi-
kroskopu elektronowego typu LEO - Zeiss 435. Do okresle-
nia parametréw mechanicznych takich jak: modut Young'a,
wytrzymatosé graniczna, granica plastycznosci w probie
Sciskania osiowego, przy predkosci obcigzania 1mm/min,
uzyto maszyny wytrzymatosciowej MTS 858 Mini Bionix.

E [GPa]
referencyjna test
reference test sample

metoda
method

vertical samples, coupled into pairs) from 6 region compact
disphysis femur. The each part, were prepared and marked
according to (FIG. 1). The first was a maceration sample
and the second was reference sample, under an assump-
tion that mechanical properties of neighbouring samples is
similar (we accept maximal difference about 2%).

The samples were subjected to five following maceration
tests:

1. The bath in 37°C water, for 24 hour.

2. The boiling in 100°C water, for 6 hour.

3. The bath in acetone (CH,-CO-CH,) solution, for 24 hour.
4. The bath in 37°C acetone (CH,-CO-CHy,) solution, for 24
hour.

5. The bath in etyleno-di-amine solution, for 10 minute.

To observe sample surface before and after each of mac-
eration methods the microscopic evaluation using scanning
electron microscope (SEM) LEO - Zeiss 435 was carry out.
To determinate mechanical properties such as: Young's
modulus, yield stress and strain, ultimate strength in uniaxial
compression test, Material Test System 858 Mini Bionix were
used.

Results and discussion

The ultimate strength and Young's modulus results, re-
ceived from uniaxial compression test, in the TABLE 1 was
presented.

A it can be seen from this data, each maceration method
has a significant influence on mechanical properties. How-
ever, the biggest 19% difference for boiling method was
observed. The performed microscopic evaluation shown that
the application of boiling in 100°C water cause calcium car-
bonate accumulation on the outer bone layer (FIG. 2B). The
appearance of calcium carbonate crystals my be a reason
of calcium outputs from bone matrix and consequently
compressive strength reduction.

Acetone solution, which the main role was to resected lipid
structures from samples, has additionally dried a bone struc-
ture leading to microdamge appeared (FIG. 2C). These
microdamges in bone can be responsible for a worsen of
mechanical properties.

Application of etyleno-di-amine maceration also affected the
bone structure and couse separation of bone layers and
thus decreasing results of compressive strength values. The
results of this maceration technique shows that higher tem-
perature has a positive changes of mechanical strength.
The results shown that the mechanical properties such
Young's modulus and compressive strength significally de-
pend on direction of preparation sample.

“max [MPa]
referencyjna test
reference test sample

11,38+0,71

11,78%0,5

T ~3,43

205,39 £ 15,26

218,49 +£11,93

11,634+0,94

9,81£0,74

! ~15,67

214,79+10,17

176,13+ 15,90

11,78+1,1

9,68 £ 0,61

1 ~17,83

205,55+ 13,24

166,50 + 18,42

10,71 £ 0,86

9,98 £ 0,52

| ~6,78

212,09 £9,28

198,30+ 14,72

11,27+0,9

10,18 +0,78

| ~9,64

207,15 +17,03

186,90 + 16,36

TABELA 1. Wartosci parametréw mechanicznych: modut Young’a i wytrzymatos¢ na sciskanie przed i po

zastosowaniu pieciu metod maceracji tkanki kostnej.

TABLE 1. Values of the mechanical properties: Young’s modulus and ultimate compressive strength before

and after using bone tissue maceration methods.
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Wyniki pomiaréw wytrzymatosci i modutu sprezystosci
wzdtuznej (Young'a) otrzymane w prébie jednoosiowego
Sciskania przedstawiono w TABELI 1.

Z przeprowadzonych badan wynika, iz kazda z zapropono-
wanych metod maceracji ma duzy wptyw na wartosci para-
metréow mechanicznych, jednak najwiekszy bo az 19% spa-
dek w wartosciach zaobserwowano przy uzyciu acetonu,
ktdrego gtowna rolg byto usuniecie ttuszczowych czesci
organicznych. Jak wynika z analizy mikroskopowej stan ten
moze by¢ wynikiem nadmiernego wysuszenia (przesusze-
nia) tkanki kostnej, czego skutkiem sg pojawiajgce sie mi-
kropekniecia obserwowane na powierzchni probki (RYS.
2C). Inicjacja mikropeknie¢ w wyniku zastosowania tej me-
tody przygotowania prébek, powoduje obnizong, w stosun-
ku do prébki referencyjnej, wytrzymatos¢ na sciskanie. ROw-
niez dla prébek gotowanych, zaobserwowano znaczny bo
az 18% spadek w wartosciach parametréw mechanicznych.
Z przeprowadzonej analizy mikroskopowej wynika, iz w tym
przypadku na powierzchni prébki zaczynajg wytracac sie
krysztaly, zidentyfikowane jako weglany wapnia (RYS. 2B),
co moze by¢ przyczyna obnizonej wytrzymatosci tkanki.
W wyniku kapieli w zwigzku etyleno-di-aminy wartosci pa-
rametréw mechanicznych podobnie jak w poprzednich przy-
padkach ulegty obnizeniu. Badania mikroskopowe po-
wierzchni wykazaty takze pewne odstepstwa w poréwna-
niu z prébka odniesienia. Powierzchnia tkanki kostnej po
zastosowaniu tej kapieli zaczyna pecznie¢, rozwarstwiaé
sie i w efekcie czego odtupywac (rys. 2D). Ostatnia z metod
zastosowanie podwyzszonej temperatury, a tym samym
"podsuszenie" probki przez wyparowanie z niej wody, nie-
znacznie zmienita wartosci, co rowniez znajduje potwier-
dzenie w literaturze [1].

Podsumowanie

W wyniku przeprowadzonych badar okreslono wptyw pie-
ciu najpowszechniej stosowanych metod maceracji tkanki
kostnej. Na podstawie wynikow stwierdzono, iz kazda z
metod ma wptyw na otrzymywane wartosci parametrow
mechanicznych. Najwieksze zmiany zaobserwowano dla
prébek po gotowaniu, acetonie i etyleno-di-aminie. Zasto-
sowanie tych metod nie tylko obnizyto wartosci badanych
parametréw, ale réwniez zmienito charakterystyki materia-
towe na bardziej kruche, dlatego tez zwigzki te nie powinny
by¢ uzywane w przygotowywaniu prébek do testow wytrzy-
matosciowych. Jak wynika z obserwacji to WODA, a wta-
Sciwie jej zawartos¢, ma tutaj decydujacy wptyw na charak-
terystyki biomechaniczne tkanki kostnej. Tak wiec, wciaz
poszukujac optymalnych warunkéw pomiardw in vitro nale-
zy w dalszych badaniach uwzgledni¢ jeszcze nie tylko ro-
dzaj, stezenie ale rowniez CZAS zastosowania kazdego z
uzywanych preparatow.

Podziekowania

Niniejsza praca stanowi czes¢ projektu badawczego KBN
No.5 TO7A 028 23

RYS. 2. Obrazy tkanki kostnej w mikroskopie
skaningowym: A-prébka referencyjna, B-probka
po gotowaniu, C-prébka po kgpieli acetonowej,
D-prébka po kapieli w etyleno-di aminie.

FIG. 2. Microscopic evaluation of samples: A-
reference sample, B-boiling sample, C- acetone
bath sample, D-etyleno-di-amine bath sample.
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WPLYW
PROMIENIOWANIA
JONIZUJACEGO NA
POLI(SILOKSANOURETANY)
- MATERIALU
PRZEZNACZONEGO

DO ZASTOSOWAN
BIOMEDYCZNYCH

1zaBELA LEGOCKA, JAROStaw Sabto, Stanistaw WaRcHoL,
GRAZ/NA PRzYBYTNIAK

INsTYTUT CHEMII | TECHNIKI JADROWEJ,
uL DorobNA 16, 03-195 W aRszAWA

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 197-198]

Polimery sa najwazniejsza grupa materiatéw stosowang
w inzynierii genetycznej do wytwarzania rusztowan dla r6z-
nych tkanek, w tym kosci i innych tkanek zmineralizowa-
nych. Jednym z tworzyw przeznaczonych do tego celu sg
segmentowe poli(siloksanouretany), w ktérych mozliwe jest
wprowadzenie w szerokim zakresie zmian strukturalnych
pozwalajacych na uzyskanie pozadanych wtasciwosci [1].
Materiaty te wykazuja bardzo dobre parametry mechanicz-
ne, moga tworzy¢ pianki z ktérych stosunkowo ftatwo uzy-
skuje sie r6znego typu ksztalty anatomiczne, sg odporne
chemicznie, ich powierzchnia jest podatna na r6znego typu
modyfikacje. Uzyte do badan polimery uzyskano dzieki
uprzejmosci Instytutu Che-
mii Przemystowej, Warsza-

Struktura chemiczna prébek

AN INFLUENCE OF
IONISING RADIATION ON
POLY(SILOXANEURETHANES)
- MATERIAL FOR
BIOMEDICAL
APPLICATIONS

1zABELA LEGOCKA, JAROStAwW Sapto, StaNistaw WARcHoL,
GRAZYNA PRzYBYTNIAK

INSTITUTE OF NUCLEAR CHEMISTRY AND TECHNOLOGY,
uL. DorobNA 16, 03-195 WARSzZAWA

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 197-198]

Polymers are the primary materials for scaffolds in vari-
ous tissue engineering applications, including bone and
other mineralized tissues. Segmented
poly(siloxaneurethanes) allow the structural variations to
achieve a range of desired properties [1]. The materials re-
veal very good mechanical properties, can form froth that
facilitates cells settling, is chemical resistant, possesses
surface which is relatively easily modified. The urethane-
based polymers were kindly provided by Industrial Chemis-
try Researching Institute, Warsaw.

Investigated block copolymers consist of rigid segments
(diisocyanate - IPDI fragments common for all samples) and
flexible ones
(oligosiloxane-

Our recent
efforts have
been focused
on the develop-

ment of biode-
gradable
urethane-based
polymers which

wa. NCO/OH Oligosiloksanodiole diols).

Wykonywan(_e badania kon- 21 n=30 R= -(CHa)e-

centrowaly sie na wyselek-

cjonowaniu biodegrado- 3,5:11 Me Me n=30 R= -(CHz)s-

walnych polimeréw na ba- 21 | | n=40 | R= -(CH2)s-O-(CH2)-

zie poliuretanu, ktére jed- : HO_R‘[‘S‘O%FS_R_OH = =
. ; 3,5:1 [ [ n=40 | R=-(CH2)s-O-(CH,)>-

noczesnie moga by¢ stery- Me Me

lizowane radiacyjnie. Taki 211 n=10 R=-(CHz)e-

proces prowadzi nie tylko 3,5:1 n=10 R= -(CHaz)s-

do wyeliminowania pato- 3,5:1 n=20 | R=-(CH2)s-O-(CH2).-

gennych mikroorgani-
zmow, lecz réwniez moze
pociagac za sobg degrada-
cje i sieciowanie materia-
téw polimerowych. Dlatego
tez wskazane jest kontrolowanie procesu z punktu widze-
nia chemicznego, a takze optymalizowanie struktury mate-
riatu pod katem jego przydatnosci do zastosowan w inzy-
nierii tkankowej. Poniewaz sterylizacja radiacyjna moze by¢
istotnym elementem procesu wytwarzania rusztowania, wy-
selekcjonowane polimery powinny by¢ zbadane przed i po
napromieniowaniu, w celu okreslenia ewentualnych zmian
ich wasciwosci.

Badane materiaty byty napromieniowane dawkg 28 kGy,
ktora jest czesto stosowana do sterylizacji radiacyjnej wy-
robow medycznych. Korzystano z dwéch zrédet promienio-
wania - wigzki elektronéw o energii 10 MeV uzyskanej w
liniowym akceleratorze LAE 13/9 i zrédta gamma 60Co Mi-
neyola. Wptyw promieniowania jonizujgcego na poli(silok-

TABELA. Struktura chemiczna wybranych poli(siloksanouretanéw).
TABLE. Chemical structure of selected poly(siloxaneurethanes).

can be sterilized
by ionising ra-
diation. Such
treatment in-
volves not only
elimination of
the pathogenic microorganisms but also degradation and
cross-linking of the polymeric material [2]. Therefore it is
necessary to control such process from chemical point of
view and to optimize a structure of material designed for
tissue engineering. Since the radiation sterilization might
be the important stage of scaffold fabrication, the selected
polymers have to be investigated before and after irradia-
tion in order to detect any changes in their properties. The
polymers were irradiated with a dose of 28 kGy, frequently
used for sterilization of many medical products. Two sources
of irradiation were applied - scanned beam of 10 MeV elec-
trons from the linac LAE 13/9 and 60Co gamma source
(Mineyola). The effect of ionising radiation on
poly(siloxaneurethanes) of varying length segments was
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sanouretan) o roznej diugosci segmentéw byt badany na-
stepujgcymi metodami: EPR, DRS, FTIR-ART i SFE.

W temperaturze otoczenia rodniki generowane pod wply-
wem promieniowania jonizujgcego sa nietrwate i przeksztat-
caja sie w produkty diamagnetyczne. Zatem zachodzita
koniecznos¢, aby pomiary EPR wykonaé dla prébek na-
promienionych w temperaturze cieklego azotu. Uzyskane
widma wskazujg na obecnos¢ co najmniej trzech rodnikéw
trwatych w warunkach kriogenicznych; jednym z nich jest
rodnik metylowy powstajacy w wyniku homolitycznego pek-
niecia wigzania pomiedzy grupg CH; i atomem krzemu.
Napromienienie probek dawka 28 kGy nie wplywato nato-
miast na ksztatt i natezenie widm FTIR wzgledem materia-
tu wyjsciowego. Z drugiej jednak strony zmiany kata zwil-
zania oraz wartosci SFE wskazuja, ze wskutek dziatania
promieniowania jonizujgcego wtasciwosci powierzchni ule-
gly modyfikacji. Stwierdzono, ze hydrofobowy charakter
powierzchni poli(siloksanouretanéw) nieznacznie wzrasta.
Zmniejszenie wkasciwosci hydrofilowych swiadczy o zwiek-
szonym udziale segmentow siloksanodiolowych w zewnetrz-
nej warstwie na skutek przemieszczenia indukowanego
promieniowaniem jonizujgcym. Innym powodem tego zja-
wiska moze by¢ uszkodzenie grup polarnych wystepuja-
cych w materiale wyjsciowym, tj. grup funkcyjnych -OH oraz
-NCO. Powszechnie przyjmuje sie, ze w warunkach proli-
feracji tkanek in vitro (w sSrodowisku wodnym) réwnowaga
hydrofilowo/hydrofobowa rusztowania jest istotnym czynni-
kiem determinujgcym adhezje, wzrost, migracje i zr6znico-
wanie komorek [3, 4]. Poniewaz jednak po napromienieniu
wzrost kata zwilzania nie przekracza 5%, modyfikacja po-
wierzchni nie powinna mie¢ znaczacego wptywu na pozy-
tywne oddziatywanie z komérkami. Wydaje sie, ze spadek
zawartosci segmentéw izocyjanianowych w stosunku do
udziatu grup hydroksylowych (prébki Nr 1 i 2) zmniejsza
wzrost wtasciwosci hydrofobowych powierzchni. Moze to
wynikac¢ z wiekszej promieniowrazliwosci grup -NCO. Jed-
nak potwierdzenie tej hipotezy wymaga dalszych badan.
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studied with several methods: EPR, DRS, FTIR-ATR and
SFE.

At ambient temperature the radicals generated upon ir-
radiation are unstable and decay to diamagnetic products.
Therefore the EPR measurements were performed also for
the samples irradiated at 77 K. The spectra indicate that at
least three stable radicals are present under cryogenic con-
dition; one of them is methyl radical formed via homolytic
scission of the bond between CH,group and silicon atom.
Irradiation of the samples with a dose of 28 kGy does not
influence IR spectra of the materials. On the other hand,
variations in the contact angle g and SFE values show that
the surface property undergoes modification upon ionising
radiation. It was observed that the hydrophobic character
of poly(siloxaneurethane) surface slightly increases. The
reduction of hydrophilic properties indicates that the contri-
bution of siloxanediol segments in the superficial layer is
enhanced due to their displacement induced by ionising
radiation. The other reason of such phenomenon could re-
sult from the damage of polar residues occurring in the pat-
tern substance, i.e. -OH and -NCO functional groups. Itis
generally accepted that under in vitro tissue culture condi-
tions (in an agueous medium) the hydrophilic/hydrophobic
balance of scaffold is an important factor determining cell
adhesion, growth, migration, and differentiated function [3,4].
It was found that upon irradiation an increase of the contact
angle values is not higher than 5%, so the modifications
are probably insignificant for positive interaction with cells.
For samples No 1 and 3 even smaller changes in contact
angles and SFE values were observed (aqua). It seems
that the lower contribution of isocyanate component in com-
parison with hydroxyl groups reduces the increase of hy-
drophobic properties of the surfaces. The effect could rise
from higher radiosensitivity of -NCO groups. However fur-
ther investigation seems to be necessary to verify this hy-
pothesis.
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Streszczenie

Formowanie twardych biozgodnych powtok o do-
brej adhezji na powierzchni metalowych endoprotez
moze umozliwi¢ wydtuzenie czasu ich pracy w orga-
nizmie czlowieka. Dodatkowg zaleta stosowania po-
wiok na metalowych endoprotezach moze by¢ obni-
zenie migracji czastek metalu z endoprotezy do orga-
nizmu ludzkiego. Wielopierwiastkowe oraz wielowar-
stwowe powtoki budowane z wegla, krzemu oraz ty-
tanu charakteryzuja sie dobrymi mechanicznymi, che-
micznymi oraz biologicznymi wtasnosciami. Adhezja
powtok zalezy miedzy innymi od grubosci i mikrostruk-
tury warstwy przejsciowej pomiedzy powtoka a pod-
tozem. Zaréwno grubos¢ jak i mikrostruktura warstwy
przejsciowej moze by¢ kontrolowana przez odpowied-
ni dobdr metody formowania powtoki.

Celem prezentowanej pracy byto uformowanie oraz
zbadanie mikrostruktury biozgodnych powtok typu
Si,C, formowanych dwuwigzkowa metodg lon Beam
Assisted Deposition (DB IBAD). Metode tg wybrano
ze wzgledu na prostote kontroli zaréwno grubosci jak
i mikrostruktury warstwy przejsciowej przez odpowied-
ni dobor oraz monitorowanie parametréw wiazek jo-
now.

W tej metodzie do formowania powlok wykorzysty-
wane sg dwie wigzki jonéw. Jedna wigzka jondw, naj-
czesciej jondw Ar*, stuzy do wybicia z powierzchni ptyt
grafitowej i krzemowej atoméw. Jako wspétpracujaca
wigzke, bombardujgca dynamicznie formowang po-
wioke, uzyto wigzke jonéw 2C* o energii 25 keV. Po-
wioki SixCy formowano zaréwno z posrednig cienka
warstwa tytanu jak i bez warstwy posredniej Do for-
mowania tytanowej warstwy posredniej uzyto techni-
ke sputteringu jonwego.

Do analizy uformowanych powtok zastosowano me-
tode RBS (Rutherford Backscattering Spectroscopy)
oraz technike NRA (Nuclear Reaction Analysis). Roz-
ktady gtebokosciowe wegla, krzemu oraz tytanu okre-
$lono bombardujgc badang powtoke wigzkami jonéw
He*. Do doktadnego okreslenia rozktadéw gteboko-
Sciowych wegla w uformowanych powlokach wyko-

SOME ASPECTS

OF CREATION BIO-
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Abstract

Formation of hard biocompatible coating layers with
the best possible adhesion to substrate is a key for
prolongation of working time of metallic
endoprostheses. Additional bonus of application of
coating layer is decreasing migration of metallic parti-
cles from endoprosthesis to human body.
Multielemental and multilayer coating based on car-
bon, silicon and titanium is known to have good me-
chanical, chemical and biological properties. The ad-
hesion of formed layers is determined by thickness
and microstructure of an interface sublayer between
coating and substrate. The microstructure of this in-
terface can be controlled by the methods used for their
formation.

The aim of this work is the investigation of Si,C,
biocompatible coating layers formed by dual beam lon
Beam Assisted Deposition (DB IBAD) method. This
method is applied because the thickness and the
microstructure of the interface sublayer can be easily
controlled by applied of ion beams parameters.

In this method two ion beams were applied. One of
Ar*ion beam at the energy of 25 keV is used for sput-
ter of graphite and silicon plates. As the co-bombard-
ing beam, the flux of *2C* ions at the energy of 25 keV
is used. These Si,C, layers are formed with or without
titanium intermediate sublayer. In case of creation of
the titanium sublayer the sputter method is used.
Analysis of the obtained material is performed by Ru-
therford Backscattering Spectroscopy (RBS) and by
Nuclear Reaction Analysis (NRA) techniques. Carbon
and silicon distribution is determined by the use of
He* ion beam. For detail determination of the carbon
distribution the beam of protons is applied due to the
resonance reaction *2C(p,p)*2C. The initial energy of
protons and impact angle were varied. All investigated
coating layers are shown to have complex structure
with thin amorphous final sublayer and with thick in-
terface sublayer.

For determination of microstructures of formed layers
the micro - Raman spectroscopy and X-ray diffraction
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rzystano reakcje rezonansowg ?C(p,p)**C. W anali-
zach tych zmieniano energie poczatkowa bombardu-
jacej wigzki protondw oraz kat, pod jakim bombardo-
wano analizowang powtoke. Wszystkie analizowane
powtoki charakteryzowaly sie ztozong strukturg z cien-
ka amorficzng koricowg warstwg i szerokg warstwa
przejsciowa do podioza.

Do okreslenia mikrostruktury uformowanych powtok
zastosowano réwniez spektroskopie mikro - ramanow-
skg oraz dyfrakcje promieniowania X.
[Inzynieria Biomateriatow, 38-43,(2004),199-200]
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BIOMEDYCZNE SKUTKI
KONTAKTU TKANKI
Z IMPLANTEM
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 200-205]

Wstep

Obecnosc¢ implantu w ciele cztowieka powoduie liczne, cze-
sto nieprzewidywalne i niedoceniane skutki. Swiadomo$é
zagrozen ptynacych z wprowadzenia obcego materiatu do
organizmu przyczynita sie do opracowania zbioru przepi-
sOw prawnych, zawartych w normie 1SO 10993 [1], regulu-
jacych sposéb postepowania z nowymi materiatami, i wy-
konanymi z nich implantami, w celu dopuszczenia ich do
zastosowan medycznych. Niestety, nawet bezwzgledne
przestrzeganie zalecen zawartych w w/w normie nie zabez-
piecza biorcy implantu przed komplikacjami. Powodem ta-
kiej sytuacji jest duza r6znorodnos$¢ interakcji urzadzenia
medycznego z kontaktujgca sie z nim tkanka. Stwierdzenie
to dotyczy gtéwnie oddziatywan i skutkéw zachodzacych
na poziomie molekularnym w poszczeg6inych komérkach
kontaktujgcej sie tkanki, ale nie mozna mie¢ pewnosci, ze
w wyniku tego kontaktu nie pojawig sie zmiany w funkcjo-
nowaniu odlegtych tkanek. Przyczyna tego odlegtego efek-
tu moze by¢ zaréwno dyfuzja molekut uwalnianych z po-
wierzchni implantu jak i migracja komorek i biologicznie
aktywnych makromolekut, ktére doznaty kontaktu z implan-
tem. Co prawda istniejace normy przewidujg badania w
zakresie cytotoksycznosci czy tez kanceronogenezy, to jed-
nak wymagane testy nie biorg pod uwage obserwaciji zja-
wisk na poziomie molekularnym i niestety nie dajg petnej
gwarancji bezpieczenstwa w zastosowaniu badanych urza-
dzen medycznych do kontaktu z ciatem cztowieka. Dla przy-
ktadu mozna przytoczy¢ materialy i produkty stosowane w
dentystyce. Powszechnie stosowane do wykonania wypet-
nien i konstrukcji stomatologicznych stopy metali sg przy-
czyng powstawania ogniw galwanicznych o niewielkiej po-
jemnosci energetycznej ale duzej zdolnosci regeneracyjnej
[2]. Zjawiska elektrochemiczne zachodzace w obrebie jamy
ustnej sg czesto przyczyng patologicznych zmian, najcze-

methods are used.
[Engineering of Biomaterials, 38-43,(2004),199-200]
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Introduction

A presence of an implant in the human body causes nu-
merous, often no predictable and underestimated results.
An awareness of hazard resulted from insertion of artificial
material into the human body contributed to work up of a
set of regulations, collected in ISO 10993 international stand-
ard [1]), controlling the way of use of new materials and
produced implants in medical applications. Unfortunately,
even strictly realized recommendations of the above stand-
ard do not protect an implant recipient from complications.
A reason of such a situation results from a huge diversity of
interactions of medical devices with directly surrounding tis-
sues. This statement mainly concerns of interactions and
effects taking place at a molecular level of individual cells of
the tissue, but we should sure, that this contact do not cause
changes in functioning of distant tissues. This faraway ef-
fect can results from diffusion of molecules released from
an implant surface, as well as from migration of cells and
biologically active macromolecules, which were in contact
with implant surface. However existing standards provide
given examinations in cytotoxicity and carcinogenese, but
required tests do not take into account a molecular level of
phenomena and do not guarantee entirely safe use of the
examined medical devices in contact with the human body.
As an example we can indicate materials and products be-
ing in use in dentistry. Metal alloys, commonly used for dental
filings and restorations, are a reason of creation of galvanic
elements possessing a low energetic capacity but a high
regeneration ability [2]. Electrochemical phenomena taking
place in the oral cavity are often a reason of pathological
changes, most often leukoplakia [3], which usually subside
with metal remove, but sometimes can also cause malig-
nant changes [4]. There are very serious indications, that
presence of galvanic elements can affect both, globally and



Sciej leukoplakii (3), ktére zwykle ustepujg po usunieciu
metali, ale moga by¢ réwniez bezposrednig przyczyna roz-
woju choroby nowotworowej w obrebie jamy ustnej (4). Ist-
nieja bardzo powazne wskazania, ze obecnos¢ ogniw gal-
wanicznych moze mie¢ wplyw nie tylko lokalny ale i ogdl-
noustrojowy (5). Pomimo bardzo dtugiego okresu czasu sto-
sowania materiatdw metalicznych w dentystyce, opisane
problemy wcale nie zostaly rozwigzane i do dzi$ stanowig
powazne zagrozenie (6). Jak wida¢, nawet dla najczesciej i
najdtuzej stosowanych dentystycznych zabiegéw wprowa-
dzania implantéw pojawiajg sie liczne komplikacje, ktérych
natura nie jest do konca rozpoznana.

Celem niniejszego doniesienia jest préba wspoétczesnego
spojrzenia na zagadnienie oddziatywania tkanek z implan-
tami, z uwzglednieniem aktualnie dostepnych technik ba-
dawczych z zakresu biologii molekularnej, ale réwniez z
uwzglednieniem potencjalnych zagrozen ze strony produk-
tow nanotechnologii.

Zrodta zagrozen

Jest oczywistym, ze w przypadku materiatdw metalicz-
nych dochodzi do biokorozji, i w efekcie tego zjawiska, do
pojawienia sie w obrebie kontaktujgcej sie zimplantem tkan-
ki jonébw metali w duzej koncentracji. Nawet w przypadku
odlegtych od siebie dwédch metalicznych implantéw powstaje
wtedy ogniwo galwaniczne. Dodatkowym jednak efektem
jest mozliwosc¢ toksycznego wpltywu jondéw metali na tkan-
ke oraz pojawienia sie reakcji alergicznej. Aby ograniczy¢
zjawisko korozji metalu proponuje sie r6znorodne modyfi-
kacje powierzchni implantu. Wydaje sie, ze jest to bardzo
obiecujacy sposéb postepowania, mogacy znacznie popra-
wi¢ biozgodno$¢ materiatow metalicznych. Nalezy jednak
zdac sobie sprawe z faktu, ze w ten sposéb wprowadza sie
do organizmu zupetnie nowy materiat, 0 odmiennych wia-
Sciwosciach powierzchniowych, mogacy w nieoczekiwany
sposéb zmienié reakcje tkanek na nowa molekularng struk-
ture powierzchni. Co wiecej, nowa powierzchnia moze by¢
Zrédtem uwalniania molekut innych niz jony metalii ich obec-
nos¢ w tkance powinna by¢ brana pod uwage. Zgodnie z
norma ISO 10993 taki nowy materiat powinien zosta¢ pod-
dany ocenie biologicznej. Niezmiernie waznym jest, aby
wytworzona nowa powierzchnia trwale przylegata do mate-
rialu bazowego. Wszelkie powierzchniowe defekty mate-
riatowe i lokalne delaminizacje warstwy catkowicie dyskwa-
lifikujg nowy produkt.

Inne biomaterialy, wtgczajac w to ceramiki, szkla, zole,
materialy kompozytowe oraz materialy pochodzenia natu-
ralnego, rowniez ulegaja stopniowej degradacji w srodowi-
sku ptynéw ustrojowych, stajac sie zrédiem swobodnych
substancji mogacych stosunkowo tatwo migrowac w catym
organizmie, przyczyniajac sie do réznorodnych efektéw bio-
logicznych.

Czesto niedocenianym zrédtem zagrozen sg mikroskopij-
nych rozmiaréw pozostatosci narzedzi chirurgicznych po-
wstajagce w wyniku mechanicznego oddzialywania narze-
dzia z tkankg i z implantem lub ze zuzycia implantu [7]. Zle
dobrane materiaty i zte wykonanie narzedzi oraz btedy ope-
ratora mogg by¢ zrédiem niespodziewanych reakcji aler-
gicznych i zapalnych ale tez moga by¢ przyczyng powaz-
niejszych w skutkach efektéw cytotoksycznych a nawet
kancerogennych.

Zupetnie nowa kategorie zagrozen przynosza produkty
nanotechnologii [8, 9]. Z samego zalozenia rozmiary nano-
obiektéw i powierzchniowych nanostruktur sg poréwnywal-
ne z rozmiarami makroczasteczek biologicznie aktywnych.
Swobodne nanoobiekty moga pokonywac réznorodne ba-
riery we wnetrzu organizmu, wigczajgc w to btony komér-

systemically (5). Despite of so long time of use of metallic
materials in dentistry, the above described problems are
not solved and till today are really dangerous (6). As we
can see, even the most often and the longest time practiced
dental procedures of implantation still bring numerous com-
plications which nature still is not clear.

The aim of this report is an attempt of modern view on a
problem of tissue-implant interaction, with respect to actu-
ally available techniques of molecular biology and with re-
spect to potential risk generated by products of
nanotechnology.

Sources of risks

It is obvious, that metallic materials undergo biocorrosion,
and it results in presence, in a high concentration, of metal-
lic ions in tissues surrounding an implant. Even if metallic
implants are in a considerable distance they build galvanic
elements with all the consequences. Additionally a toxic
effect of metallic ions and also allergic effect can appear.
To limit a metal corrosion several surface modifications were
proposed for implants. It seems to be a promising way, which
might significantly improve biocompatibility of metallic ma-
terials. But it is necessary to realize that on this way we
insert completely new material, into the recipient body, with
different surface properties, able for unexpected manner
change tissue response to a new surface molecular struc-
ture. Moreover, the new surface can release molecules
distinct from metal ions, and their presence in a tissue should
be considered. According to the ISO 10993 regulation, such
a new material should undergo to biological estimation. It is
essential that the new produced surface should durably stick
to a base material. Any surface defects or local surface
delamination entirely disqualify the new product.

Other materials, including ceramics, glasses, sols, compos-
ites or natural biomaterials, also undergo a gradual degra-
dation, in contact with body fluids, releasing substances able
to relatively freely migrate in a whole body causing variety
of biological effects.

Microscopic size remains of surgical devices, created as a
result of mechanical interaction of the device with tissue
and with implant, and also particles produced by an implant
wear, are often underestimated source of risk [7]. Wrongly
selected materials and badly made devices combined with
operator's mistakes can be a reason of unexpected allergic
reactions and inflammables, but also can be a reason of
much more serious cytotoxic and even malignant effects.
A completely new category of risk bring products of
nanotechnology [8, 9]. A size of nanoobjects is comparable
to a size of biologically active macromolecules. Free
nanoobjects can pass through diverse barriers inside the
human body, including cell membranes and intracellular
membranes. It is well known a mimetic effect of synthetic
products, obtained by a chemical synthesis (a kind of
nanotechnology), possessing similar capability to cause bio-
logical effecs as theirs natural equivalents [10, 11]. Itis pos-
sible, that nanostructure randomly becomes a mimetic mol-
ecule of hormone or other regulatory biomolecule, and it
can cause changes in a specific gene expression. It can
lead to unexpectedly arise of diseases, including cancers,
neurological diseases and even mental sicknesses.
Moreover, molecular structure of surface, or product of
nanotechnology, unexpectedly can posses ability to induce
conformational changes in proteins in similarity of prion pro-
teins [12]. Such a process need not to cause a spongiform
encephalopathy, as in prion disease, can cause other, to
date not defined diseases. The above, rather speculative
considerations, can not be supported today by any scien-
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kowe i wewnatrzkomdrkowe. Jest dobrze znany efekt mi-
metyczny produktow, uzyskanych droga syntezy chemicz-
nej (rodzaju nanotechnologii), posiadajgcych podobnag zdol-
nos¢ wywotywania efektéw biologicznych jak ich naturalne
odpowiedniki [10, 11]. Wystarczy aby nanostruktura przy-
padkowo stata sie mimetykiem okreslonego hormonu, lub
innej regulatorowej biomolekuty, a moze by¢ przyczyna
zmian w ekspresji okreslonych genéw. Moze to by¢ przy-
czyna nieoczekiwanie pojawiajacych sie chordb, w tym cho-
réb nowotworowych, neurologicznych a nawet psychicz-
nych.

Co wiecej, molekularna struktura powierzchni, lub produkt
nanotechnologii, moze nieoczekiwanie posiada¢ zdolnos¢
indukcji zmian konformacyjnych biatek na podobienstwo
biatek prionowych [12]. Proces taki nie musi prowadzi¢ do
encefalopatii ggbczastej, jak w przypadku choroby priono-
wej, moze by¢ przyczyng innych, dotychczas nie zdefinio-
wanych schorzen. Powyzsze dos¢ spekulatywne rozwaza-
nia dzis jeszcze nie moga by¢ wsparte odpowiednimi wyni-
kami badan naukowych z prostego powodu - dotychczas
nikt takich badan nie prowadzit.

Istniejg bardzo powazne poszlaki wskazujace na mozliwosc
nieoczekiwanych efektow kontaktu tkanki z powierzchnig
implantu. Dla przyktadu hemodializa, zabieg ratujacy zycie
chorym z przewlekig niewydolnoscig nerek, cho¢ normali-
zuje parametry biochemiczne krwi, staje sie jednoczesnie
przyczyna daleko idgcych zmian w funkcjonowaniu plytek
krwi. Hemodializowani chorzy w dalszym ciagu zagrozeni
sg skutkami skazy krwotocznej, ktorej towarzyszg znacza-
ce zmiany w profilu fosforylacji biatek ptytkowych, inne i
bardziej drastyczne niz u chorych niedializowanych [13].
Mozna podejrzewac, ze przyczyng tych zmian jest kontakt
ptytek krwi ze sztuczng powierzchnig membrany dializato-
ra, ktory uzyskat wszystkie niezbedne atesty wymagane
przez norme 1ISO 10993.

Nie bez znaczenia jest w koricu podatnos¢ powierzchni bio-
materiatu na kolonizacje przez drobnoustroje oportunistycz-
ne [14]. Implanty usuwane z ciala biorcy, z powodu groz-
nych powiktan, zwykle zasiedlone sg przez bakterie [15-
17]. Zaréwno czestos¢ wystepowania powiktan jak i ich
obecnos$¢ w renomowanych klinikach sugeruje, ze to nie
btedy w procesie sterylizacji i przygotowaniu implantu do
wszczepienia ale pooperacyjne zasiedlenie przez mikroor-
ganizmy sg sprawcg niepowodzenia. Oportunistyczne mi-
kroorganizmy napotykajac przyjazng sobie powierzchnie
kolonizuja ja i wytwarzajg na niej struktury biofilmu, utrud-
niajgce dostep komorek uktadu odpornosciowego a nawet
antybiotykdw. Biofilm uwalnia toksyczne substancje bakte-
ryjnej przemiany materii, a w sprzyjajacych sytuacjach uwal-
nia réwniez bakterie stajgc sie zrédiem trudnych do likwi-
dacji stanéw zapalnych. Immobilizacja na powierzchni im-
plantu substancji bakteriostatycznych znaczaco redukuje
liczbe powiktan [18, 19]. Jednak ograniczony czas zycia an-
tybiotykdw w warunkach in vivo oraz uodparnianie sie na
nie szczepoéw bakteryjnych jest przyczyng ograniczajaca to
rozwigzanie.

Na zakonczenie tych rozwazan nalezy jednak dodaé, ze
omawiane powyzej procesy stanowig nie tylko o zagrozeniu.
Czasami sg wysoce pozadane, szczegolnie wtedy, gdy czas
trwania kontaktu z biomaterialem jest ograniczony. Dla przy-
ktadu, w dentystyce i chirurgii kostnej stosuje sie biodegra-
dowalne materiaty stymulujace wzrost tkanki kostnej. Mate-
riaty takie z zalozenia powinny aktywowac plytki krwi, prowa-
dzac w ten sposéb do uwalniania czynnikdéw wzrostu stymu-
lujgcych wzrost tkanki kostnej [20]. Réwniez odpowiednio
wykonana struktura powierzchni moze mie¢ pozytywny wptyw
na integracje implantu z tkanka kostng, co zostato potwier-
dzone zmianami w ekspresji odpowiednich gendéw (21).

tific results due to simple reason - to date nobody did such
aresearch.

There are quite serious circumstantial evidences indicating
a possibility of unexpected effects of tissue contact with
implant surface. For example hemodialysis, a lifesaving pro-
cedure for patients with renal failure, however normalize
biochemical parameters of blood, is a reason of serious
changes in blood platelets functioning. A risk of bleeding
tendency still is present in hemodialyzed patients, and this
tendency is associated with significant changes in profile of
blood platelets proteins phosphorylation [13]. One can to
suspect, that these changes result from blood platelet con-
tact with artificial surface of dialysis membrane, which has
received all attests required by ISO 10993 standard.
Finally, not less important is susceptibility of biomaterial
surface to opportunistic microbes colonization [14]. Implants
removed from a recipient bodies, due to dangerous compli-
cations, are usually settled by bacteria [15-17]. Both, fre-
quency of complications and their presence in famous clin-
ics suggest, that neither inadequate sterilization nor wrong
preparation of implant, but post surgery microbial coloniza-
tion of implant surface is responsible for surgery failure.
Opportunistic microbes finding friendly surface colonize it
and produce structure of biofilm, which makes difficult an
access of immune cells and even antibiotics. A biofilm re-
leases toxic substances of bacterial metabolism, and in a
favorable situation it releases also bacteria causing
inflammations difficult for treatment. An immobilization of
antibiotics at an implant surface significantly reduced a
number of complications [18, 19]. But limited in vivo lifetime
of antibiotics and bacterial strain immune are limitations of
this solution.

Finishing this consideration we have to state that above dis-
cussed processed, however risky for the body, sometimes
are highly desirable, especially when contact time of medi-
cal device with the body is limited. For example, in bone
surgery and in dentistry are used biodegradable materials
stimulating growth of bone tissue. Such the materials, in
assumption, should activate blood platelets causing a re-
lease of growth factors, stimulating bone tissue growth [20].
Also properly prepared structure of implant surface can
positively affect implant integration with a bone tissue. It
was confirmed by changes in specific genes expression [21].

Transcryptomics and proteomics
in service of material engineering
and nanotechnology

Risk sources, discussed above, have to be effectively
monitored and defined. Currently being in force ISO 10993
standard does not include inspection of molecular processes
affecting gene expression and related effects. The author
of this report applied twice to 6 FP of European Commis-
sion, as a coordinator, for financial support for realization of
project concerning of monitoring of risk connected to pres-
ence of new products of nanotechnology and materials en-
gineering. Projects with acronyms NANORISK [22] and
NANORISKA [23], were based on adaptation of well func-
tioning in molecular biology techniques of proteomics and
transcryptomics. Both projects, assessed as a good, were
not qualified for financial support. But there is a very urgent
need to organize in Poland a research center focusing in-
terest on study of potential risk and also potential benefits
resulting from possibility to affect specific genes expres-
sion. At present we can find very first reports describing the
use of microarray technique for study of changes in expres-
sion of genes responsible for: signal transduction, transla-



Transkryptomika i proteomika na
ustugach inzynierii materiatowej
I nanotechnologii

Omowione powyzej zrédta zagrozen dla organizmu bior-
cy muszg by¢ skutecznie monitorowane i definiowane.
Obecnie obowigzujaca w tym zakresie norma ISO 10993
nie obejmuje nadzoru molekularnych proceséw wplywaja-
cych na ekspresje gendw i wynikajace stad skutki. Autor
opracowania dwukrotnie, w 2003 i 2004 roku, zgtaszat jako
koordynator, w ramach 6 PR Unii Europejskiej, projekt do-
tyczgcy monitorowania zagrozer zwigzanych z powstawa-
niem nowych produktéw nanotechnologii oraz inzynierii
materiatowej. Projekty te, o akronimach NANORISK [22] i
NANORISKA [23], oparte zostaly na propozycji zastoso-
wania technik dobrze funkcjonujacych dla potrzeb prote-
omiki oraz transkryptomiki. Oba projekty, ocenione jako
dobre, nie zostaly zakwalifikowane do finansowania. Istnieje
bardzo pilna potrzeba zorganizowania w Polsce centrum
badawczego skupiajgcego swoje sity na badaniu potencjal-
nych zagrozen, ale tez potencjalnych korzysci wynikajacych
z mozliwosci wplywania na ekspresje okreslonych gendw.
Juz teraz pojawiajg sie doniesienia opisujgce zastosowa-
nie techniki mikromacierzy do badania zmian w ekspres;ji
gendw biorgcych udziat w procesach: transdukcji sygnatu,
translacji, regulacji cykli komoérkowych, regulaciji funkcji
metabolicznych i strukturalnych oraz apoptozy w komér-
kach osteoblastow kontaktujgcych sie powierzchniami o
zréznicowanej topografii [24]. Podobnie pojawiaja sie pierw-
sze doniesienia o0 zastosowaniu proteomiki do oceny wpty-
wu kontaktu biomateriatu z komérkami na funkcje wybra-
nych biatek receptorowych [25]. Trudno przeceni¢ wage za-
grozen i korzysci ptynacych z modulacji ekspresji genéw i
ich produktéw - biatek, a mozliwos¢ monitorowania tych
zmian staje sie zagadnieniem pierwszoplanowym dla no-
woczesnych technologii materiatowych i nanotechnologii.

Nowe mozliwosci badawcze
I diagnostyczne

Osiagniecia technik badawczych biologii molekularnej
umozliwiajg Sledzenie zmian w ekspresji poszczegolnych
genéw w odpowiedzi na sygnaty pochodzace z otoczenia
komorki. Klasyczna juz technika PCR (tarncuchowa reakcja
polimerazy), pozwala na selektywne namnozenie wybra-
nego fragmentu DNA, czy wykonanie kopii mMRNA w posta-
ci cDNA. Technika ta wykorzystuje termostabilng (odporng
na wysokie temperatury) polimeraze DNA (lub odwrotng
transkryptaze RNA), ktéra na bazie matrycy jednoniciowe-
go DNA (mRNA), syntetyzuje komplementarng ni¢ DNA.
Proces syntezy rozpoczyna sie od miejsca wskazanego
przez starter - krotki, syntetyczny fragment polinukleotydo-
wy o sekwencji komplementarnej do wybranego regionu
DNA (mRNA), i powtarza sie cyklicznie zawierajgc proces
termicznej denaturacji dwuniciowej formy, hybrydyzacje
startera z czgsteczka matrycowg oraz proces wydtuzania
komplementarnej nici przez polimeraze. Teoretycznie, w
kazdym cyklu liczba nowo syntetyzowanych nici podwaja
sie. Stosujac technike PCR mozna ze Sladowej iloSci mate-
rialu wyjSciowego uzyskac niemal dowolnie duzo identycz-
nych kopii wyjSciowej matrycy. Technika Real Time PCR
(RT-PCR) jest technika pochodna, wykorzystujaca dodat-
kowo fluorescencyjne znakowanie produktéw PCR. W ten
spos6b w trakcie trwania procesu mozna $ledzi¢ intensyw-

tion, cell cycle regulation, cell metabolism and structure regu-
lation and also apoptosis regulation, in osteoblast-like cells
interacting with surface with distinct topography (24). Also
first reports of use of proteomics approach for estimation
of affect of biomaterial contact with cells are available (25).
It is difficult to overestimate risks and benefits resulting from
modulation of gene expression and their products - proteins,
and monitoring of these effects becomes a crucial issue for
modern material technologies and nanotechnologies.

New research and diagnostic
capabilities

Achievements of research techniques in molecular biol-
ogy make possible to monitor changes in expression of in-
dividual genes in response to signals coming from a cell
environment. Already classical PCR (Polymerase Chain
Reaction) technique allows for selective amplification of
selected DNA fragment, or make and amplify copy of mRNA
in a form of cDNA. This technique uses termostable (resist-
ant to a high temperature) DNA-polymerase (or reverse
mRNA-transcriptase) which synthesize complementary
strand of DNA on the base of a single strand DNA (MRNA)
template. The synthesis process begins from the site indi-
cated by a primer - short, synthetic polynucleotide fragment
with a sequence complementary to the selected region of
DNA (mRNA), and is repeated in a cycle consisting of ther-
mal denaturation of a double stranded form, primer hybridi-
zation to a template molecule, and an elongation of a com-
plementary strand by a polymerase. A number of template
molecules is doubled in each separate cycle. PCR tech-
nique allows to obtain almost unlimited number of identical
template copies starting from a trace amount. Real Time
PCR (RT-PCR) technique is a derivative technique, taking
advantage of fluorescently labeled PCR products. On this
way, it is possible to monitor, in a real time, an intensity of
fluorescence and exactly estimate a number of created cop-
ies, or a cycle number giving fluorescence signal signifi-
cantly different from a baseline. It means, this technique
allows to estimate quantitatively an initial amount of tem-
plate molecules. It is also possible to monitor simultane-
ously several distinct processes using multicolor labeling.
The last solution allows to easily estimate differences in
initial amount of specific mMRNA templates, and as a result
estimate a relative change in a specific gene expression.
Transcryptomics is a part of molecular biology doing an
estimation of genes expression by monitoring of informa-
tion transcription from DNA to mRNA. A microarray tech-
nology, designed especially for transcryptomics, allows to
analyze simultaneously an expression of several thousands
genes. A microarray is a chip with intentionally prepared
surface containing immobilized fragments of DNA or mRNA,
in a dot format, representing specific genes. It is a kind of
molecular library representing separate genes. A high den-
sity printing technology allows to place at a chip surface
information about several thousands genes per a few square
centimeters. PCR technique is used for production of
fluorescently labeled cDNA probes representing a total
amount of cellular mRNA. A contact of labeled probes with
a microarray results in a specific probes hybridization to
appropriate fragments of genes, and informs us about ex-
pression of specific genes. A quantitative information about
a specific gene expression can be read from an intensity of
fluorescence, which is related to hybridization intensity,
Proteomics is a part of molecular biology doing an estima-
tion of gene expression products - proteins. It turned out
that not every expression of interested gene results in pro-
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nosc fluorescencji i doktadnie ilosciowo oznaczy¢ ilos¢ po-
wstatych kopii lub numer cyklu od ktérego intensywnosé
fluorescenciji jest wyraznie wyzsza od wartosci bazowej.
Inaczej méwigc, jest to technika pozwalajgca na iloSciowe
oznaczenie wyjsciowej liczby czasteczek matrycy. Zasto-
sowanie wielobarwnego znakowania fluorescencyjnego
pozwala na jednoczesne $ledzenie kilku proceséw zacho-
dzacych w tym samym czasie. Pozwala wiec na ocene roz-
nic w wyjsciowej ilosci okreslonego mRNA, a tym samym
na ocene wzglednej zmiany ekspresji okreslonego genu.
Transkryptomika to ta czes¢ biologii molekularnej, ktéra
zajmuje sie oceng ekspresji genéw poprzez sledzenie pro-
cesu transkrypcji informacji z DNA na RNA. Pracujgca na
rzecz transkryptomiki technika mikromacierzy pozwala na
jednoczesng analize ekspresiji wielu tysiecy genéw. Mikro-
macierz to nosnik na powierzchni ktérego naniesiono i trwale
zwigzano, w postaci niewielkich, niemal punktowych obsza-
réw, fragmenty DNA lub mRNA reprezentujgce okreslone
geny. Powstaje w ten sposob biblioteka molekularna repre-
zentujaca te geny. Przy odpowiedniej gestosci nanoszo-
nych kropek, na powierzchni kilku centymetrow kwadrato-
wych mozna umiesci¢ informacje o wielu tysigcach genéw.
Wykorzystujgc technike PCR mozna z wyj$ciowego mate-
riatu, zawierajgcego catkowity mRNA komarki, wykonac flu-
orescencyjnie znakowane kopie cDNA zwane sondami.
Kontakt tak przygotowanych sond z mikromacierza skutku-
je specyficzng hybrydyzacjg sondy z unieruchomionym frag-
mentem genu, informujac, ze w wyjsciowym materiale obec-
ne byly czasteczki mMRNA powstate w wyniku ekspresji tego
genu. Intensywnos¢ hybrydyzacji, odczytywana z intensyw-
nosci fluorescenciji, informuje jednoczesnie w sposoéb ilo-
Sciowy o ekspresji tego genu.

Proteomika jest czeScig biologii molekularnej zajmujgca sie
badaniem produktéw ekspresji genéw - biatek. Okazato sie,
ze nie kazda ekspresja genu skutkuje oczekiwang produk-
cjg aktywnej formy biatka. Co wiecej, na nici DNA znajduje
sie informacja o liniowej sekwencji aminokwaséw w pepty-
dzie, a aktywna biologicznie czgsteczka biatka sktada sie
zwykle z wielu peptyddw (podjednostek) i poddana jest licz-
nym posttranslacyjnym modyfikacjom. Wszystkie procesy,
zaréwno sama synteza nowych polipeptyddw, jak i ich skia-
danie, nadanie odpowiedniej struktury przestrzennej, oraz
dotaczanie grup cukrowych i fosfolipidowych nadzorowane
sg przez inne czasteczki biatkowe. Poznanie petnej wspot-
zaleznosci czasteczek biatkowych jest niezbedne dla wyja-
Snienia i przewidywania funkcjonowania komorki. Proteomi-
ka bazuje na dwukierunkowej elektroforezie biatek. Pierw-
szy kierunek rozdziatu odbywa sie zgodnie z wartoSciami
pl, a drugi zgodnie z masami czasteczkowymi biatek. W tak
uzyskanej dwuwymiarowej mapie wielu tysiecy biatek po-
szukuje sie tych czasteczek, ktérych ilos¢ ulegta zmianie
(zmiana w ekspres;ji biatek) w wyniku zadziatania kontrolo-
wanego czynnika zewnetrznego. Biatko to, pobrane z zelu
elektroforetycznego, poddawane jest nastepnie identyfika-
cji przy pomocy spektrometrii masowej. Z dnia na dzieh
przybywa informacji o identyfikacji nowych biatek i okresle-
niu wspétdziatania i interakcji z innymi biatkami. Proteomi-
ka wykorzystuje tez techniki mikromacierzy do szybkiego,
przesiewowego badania funkcjonalnych wtasciwosci zna-
nych biatek.

duction of an active form of protein. Moreover, DNA con-
tains information about a linear sequence of amino acids in
a peptide, but biologically active protein molecule usually
consists of several peptides (subunits) and undergo to nu-
merous posttranslational modifications. All processes, in-
cluding synthesis of new polypeptides, their assembly and
folding, and also incorporation of carbohydrate and phos-
pholipid groups are managed by other proteins. Recogni-
tion of mutual relations between protein molecules is nec-
essary for explanation and prediction of cell functioning.
Proteomics bases on two dimensional (2D) electrophoresis
of proteins. The first direction of separation is made in re-
spect to pl values, whereas the second one is made ac-
cording to molecular mass of proteins. This way obtained
two dimensional map of several thousands of proteins al-
lows to look for molecules appearing in a higher or lower
amount, due to the cell interaction with a controlled exter-
nal factor. The found protein, taken up from an electro-
phoretic gel, is subjected to mass spectrometry for identifi-
cation. Almost every day brings new information about iden-
tification of new protein and proteins cooperation and inter-
action. Proteomics utilizes also microarray technique for fast
screening of functional properties of known proteins.



PiSmiennictwo

[1]1SO 10993, Biological evaluation of medical devices. The Inter-
national Organization for Standardization 1999

[2] Dzieniakowski T., Jatczak J., Jedrzejewski T., Walkowiak B.
Measurements of the power of electric current generated on a re-
sistor containing an electric pile developed In patients with amal-
gam fillings. Czas Stomat. 1980; 33: 905-12.

[3] Perfetti G., Maggiore C., Isidori F. A case of leukoplakia from
bimetalizm in a single tooth. Attual Dent. 1988; 4: 36-8.

[4] Ishii J., Fujita K., Munemoto S., Komori T. Management of oral
leukoplakia by laser surgery: relation between recurrence and
malignant transformation and clinicopathological features. J. Clin.
Laser Med. Surg. 2004; 22: 27-33.

[5] Bergman M. Corrosion in the oral cavity - potential local and
systemic effects. Int. Dent. J. 1986; 36: 41-4.

[6] Schmalz G., Garhammer P. Biological interactions of dental cast
alloys with oral tissues. Dent. Mater. 2002; 18: 396-406.

[7] Yagil-Kelmer E., Kazmier P., Rahaman MN., Bal BS., Tessman
RK., Estes DM. Comparison of the response of primary human
blood monocytes and the U937 human monocytic cell line to two
different sizes of alumnia ceramic particles. J. Ortop. Res. 2004;
22: 832-8.

[8] The role of nano-particles in biomaterial-induced pathologies.
Project supported by EC, No. QLK4-CT-2001-00147

[9] Risk assessment in production and use of nano-particles with
development of preventive measures and practice codes. Project
supported by EC, No. GIMA-CT-2002-00020.

[10] Gardiner J., Abell A.D. Synthesis and solid state conformation
of phenylalanine mimetics constrained in a proline-like conforma-
tion. Org. Biomol. Chem. 2004; 2(16): 2365-70.

[11] Lutolf M.P., Weber F.E., Schmoekel H.G., Schense J.C., Koh-
ler T., Muller R., Hubbel J.A. Repair of bone defects using synthe-
tic mimetics of collagenous extracellular matrices. Nat Biotechnol.
2003 21(5): 513-8.

[12] Aguzzi A., Heikenwalder M., Miele G. Progress and problems
in biology, diagnosis and therapeutics of prion diseases. J Clin In-
vest. 2004; 114: 153-160.

[13] Walkowiak B., Tanski W., Koziotkiewicz W. Phosphorylation
of platelet protein in hemofialysed patients is different than in con-
trol donors. XIX Congress on Thrombosis and Haemostasis, Bir-
mingham, UK. July 2003, abstract No. P1315.

References *°*°°*°°*°*

[14] Jakubowski W., Bartosz G., Niedzielski P., Szymanski W.,
Walkowiak B. Nanocrystalline diamond surface is resistant to bac-
terial colonization. Diamond and Related Materials, 2004; 10: 1761-
3.

[15] Marrie T.J., Nelligan J., Costerton J.W. A scanning and trans-
mission electron microscopic study of an infected endocardial pa-
cemaker lead. Circulation, 1982; 66: 1339-41.

[16] Leunisse C., van Weissenbruch R., Busscher HJ., van der
Meri HC., Dijk F., Albers FW. Biofilm formation and design featu-
res of indwelling silicone rubber tracheoesophageal voice prosthe-
ses--an electron microscopical study. J Biomed Mater Res. 2001;
58: 556-563.

[17] Zucchelli G., Cesari C., Clauser C., DeSanctis M. Early bacte-
rial accumulation on guided tissue regeneration membrane mate-
rials. An in vivo study. J Periodontol. 1998; 69: 1193-202.

[18] Zucchelli G., Sforza N.M., Clauser C., Cesari C., DeSanctis M.
Topical and systemic antimicrobial therapy in guided tissue rege-
neration. J Periodontol. 1999; 70: 239-47.

[19] Hendricks SK., Kwok C., Shen M., Horbett T.A., Ratner B.D.,
Breyers J.D. Plasma-deposited membranes for controlled release
of antibiotic to prevent bacterial adhesion and biofilm formation. J
Biomed Mater Res. 2000; 50: 160-70.

[20] Kozakiewicz M., Okréj W., Klimek L., tobos M., Walkowiak B.
Bone substitute material and marrier membrane interaction with
human blood platelets. 10th Erfurt Conference on Platelets. Erfurt,
Germany, June 2004. Abstract book, page 71.

[21] Schneider GB., Perinpanayagam H., Clegg M., Zaharias R.,
Seabold D., Keller J., Stanford C. Impalnt surface roughneg af-
fects osteoblast gene expression. J. Dent. Res. 2003; 82: 372-6.
[22] Consequences of nanotechnology progression and use in
medicine - estimation by genomics and proteomics approach. Pro-
posal with acronym NANORISK, FP6-2003-NEST-A/2507.

[23] Consequences of nanotechnology progression and use in
medicine - estimation by genomics and proteomics approach. Pro-
posal with acronym NANORISKA, FP6-2004-NEST-B-2/12895.
[24] Carinci F., Pezzetti F., Volinia S., FranciosoF., Arcelli D., Mar-
chesini J., Scapoli L., Piattelli A. Analysis of osteoblast-like MG63
cells’ response to a rough implant surface by means of DNA micro-
array. J. Oral. Implantol. 2003; 29: 215-20.

[25] Ndimba B.K., Chivasa S., Hamilton J.M., Simon W.J., Slabas
AR. Proteomic analysis of changes in extracellular matrix of Arabi-
dopsis cell suspension cultures induced by fungal elicitors. Prote-
omics, 2003; 3: 1047-59.

205

MATERIALOW

BI®



206 PODATNOSC

R

I

|

MATERIALOW

|

POWIERZCHNI
BIOMATERIALU NA
KOLONIZACJE
BAKTERIAMI ZALEZY OD
RODZAJU TEJ
POWIERZCHNI

W. Jakusowski*, W. SzymaNski*, W. OkROJI*,
|. PrzyBYszewskA-Doros*, M. PiRek*, B. WALKowIAK**

*INSTYTUT INZANIERI MATERIALOWEJ POLITECHNIKI t 6DZKIEJ,
**ZaktaD BioFizykl MOLEKULARNEJ | MEDYCZNEJ,
UNIWERSYTET MEDYCZNY W LoDz,

[Inzynietria Biomateriatéw, 38-43, (2004), 206-207]

Wstep

Wykorzystanie biomateriatéw znacznie wzrosto w ciggu
ostatnich dekad. Biomaterialy znalazty liczne zastosowa-
nia do produkcji implantéw dentystycznych, implantéw or-
topedycznych, zastawki serca, soczewek kontaktowych czy
narzedzi chirurgicznych. Niestety, uzycie ich zawsze niesie
ryzyko infekcji bakteryjnej gtéwnie w wyniku pooperacyjne-
go powstawania biofilmu na sztucznych powierzchniach.
Adhezja bakterii do powierzchni biomateriatu jest pierwszym
krokiem w powstawaniu biofilmu. Jego obecnos¢ na po-
wierzchni implatu moze doprowadzi¢ do ogélnoustrojowej
infekcji w sytuacji ostabienia systemu odpornosciowego.
Wynikiem tego jest zwykle utrata funkcji implantu, z powaz-
nymi nastepstwami zdrowotnymi, w tym dtugotrwatg hospi-
talizacja a nawet Smiercig. Bakterie zyjgce w strukturze bio-
filmu sg znacznie trudniej dostepne dla uktadu odporno-
Sciowego oraz bardziej odporne na antybiotyki. Dotychczas
mechanizmy kolonizacji biomateriatdw przez bakterie i po-
wstawania biofilmu nie sg doktadnie poznane. Ostatnio opi-
saliSmy zréznicowang podatnos¢ stali medycznej, tytanu
oraz nanokrystalicznego diamentu (NCD) na kolonizacje
bakteriami w warunkach braku przeptywu (Jakubowski W. i
wsp., 2004).

Cel pracy

Nasze obecne badania poswiecone zostaty obserwacjom
pierwszego kroku powstawania biofilmu, w warunkach prze-
ptywu, w zaleznosci od struktury powierzchni stali medycz-
nej.

Materiaty i metody

Wszystkie analitycznej jakosci zakupione byly w firmie
SIGMA-ALDRICH. Komorki E.coli (szczep K12) otrzymano
z Zaktadu Biofizyki Uniwersytetu £ 6dzkiego. Do badan uzyto
prébek ze stali medycznej (AlSI 316L) polerowanej mecha-
nicznie i elektrochemicznie. Czes¢ prébek poddano mody-
fikacji powierzchniowej poprzez pokrycie warstwg krysta-
licznego diamentu metodg RF CVPD (Mitura S. | wsp.,
1999). Prébki umieszczane byty wewnatrz bioreaktora wia-
snej konstrukcji (200 ml) wypetnionego pozywka zawiera-
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Introduction

An application of implantable biomaterial as medical de-
vices has grown rapidly over the past decades. Biomaterials
found numerous applications in several fields, for example
in production of dental or orthopedic implants, heart valves,
contact lenses or surgical instruments. Unfortunately, the
use of implants increases a risk of bacterial infection mainly
due to post surgery biofilm formation on artificial surfaces.
Bacterial adhesion to biomaterial surface is a first step in
biofilm formation. Presence of biofilm at the implant surface
can result in a massive infection when the immune system
is weakened. It usually leads to complete failure of the im-
plant with serious health problem, prolonged hospitaliza-
tion and even death. Bacteria present in a biofilm structure
are less accessible to the immune system and are signifi-
cantly more resistant to antibiotics. So far the detailed
mechanisms of bacterial colonization of biomaterials and
biofilm formation remains unclear. Recently we have re-
ported different susceptibility of medical steel, titanium and
nanocrystalline diamond (NCD) to bacterial colonization
under flow-less condition (Jakubowski W et. al. 2004).

The aim

Our present investigation was devoted to estimation of
the first step biofilm formation under flow condition in a de-
pendence of surface structure of medical steel.

Materials and methods

All chemicals were analytical grade and were purchased
from SIGMA-ALDRICH. E.coli cells (strain K12) were from
Department of Molecular Biophysics, University of Lodz.
Samples made of stainless steel (AISI 316L) were mechani-
cally and electrochemically polished. Some samples were
then subjected to modification by nanocrystalline diamond
synthesis at the surface by RF CVPD method (Mitura S. et.
al., 1999).

Samples were placed into a homemade bioreactor (200 ml)
filled with a media containing NaCl (1%), bactopeptone (1%)
and yeast extract (0.5%), pH 7.0. The medium was supple-
mented with a trace amount of E.coli cells (approximately



jaca NaCl (1%), bactopeptone (1%) i ekstrakt drozdzowy
(0.5%), pH 7,0. Do medium dodawano Sladowa ilos¢ bak-

E.coli (ok. 2x10°). Komérki byty hodowane przez 6 go-
dzin w temp. 28°C w warunkach ciggtego ciggtym przepty-
wu pozywki (10 ml/min). Po tym czasie prébki intensywnie
przemyto wodg destylowang. Na powierzchnie probki na-
noszono barwnik fluorescencyjny bis-benzidyne - 20 m z
roztworu wyjsciowego (100 ng/ml). Wybarwione komorki
bakteryjne obserwowane byty na powierzchni prébki, i do-
kumentowane, przy uzyciu mikroskopu fluorescencyjnego i
kamery CCD. Wyniki z trzech niezaleznych eksperymen-
téw poddano analizie statystycznej. Rezultaty prezentowa-
ne sg jako SREDNIA + ODCHYLENIE STANDARDOWE.

Wyniki

W pracy poréwnalismy liczbe komérek bakteryjnych zna-
lezionych na powierzchniach prébek. Jako prébke kontrol-
ng potraktowano surowa, niepolerowang probke ze stali me-
dycznej. Okazato sie, ze powierzchnia NCD byta prawie
catkowicie oporna na formowanie biofilmu, podczas gdy obie
probki, polerowane mechanicznie i elektrochemicznie, byly
z fatwoscig kolonizowane przes bakterie (RYS. 1). Jedno-
czesnie porownano wartosci parametru Ra (chropowato-
Sci) pomierzonego dla badanych prébek (RYS. 2). Nasze
wyniki wyraznie sugeruja, ze liczba zaadherowanych bak-
terii zalezy zaréwno od chropowatos$ci powierzchni jak i od
modyfikaciji tej powierzchni.
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2x109). The cells were cultured for 6 hours at 28°C with a
continuous flow of 10 ml/min. After that, samples were re-
moved from the grow medium and were extensively washed
out with distilled water. E.coli cells adhered to the surfaces
were observed by a fluorescence microscope inspection
with the use of bis-benzidine. Each surface was robed with
the dye by applying of 20 ul of stock solution (100 pg/ml).
Finally, bacterial cells present at the sample surface were
detected with the fluorescence microscope, and pictures
were documented with a CCD camera. At least three inde-
pendent experiments with several examined segments of
the samples provided data for statistical evaluations. The
results are presented as a MEAN + SD.

Results

In the present report we have compared a number of
bacterial cells found at the sample surfaces. As a control
sample the crude, no polished, stainless steel sample was
used. We have found that surface made of nanocrystalline
diamond was almost totally resistant for biofilm formation,
whereas both, mechanically and electrochemically polised
medical steel samples were easily colonized by bacteria
(FIG. 1). Simultaneously we have compared values of Ra
parameter (roughness) determined for the studied samples
(FIG. 2). Our results strongly suggest that the number of
adhered bacteria depends on both, surface roughness and
surface modification.

N I O control
EIZ - Belectrochemically polished
g 2:; B mechanically polished

RYS. 1. Liczba komérek E.coli znalezionych na
badanych powierzchniach przedstawiona jako
procent kontroli (surowej stali medycznej).

FIG. 1. A number of E.coli cells found at the
studied surfaces presented as a percent of control
(crude sample of medical steel).

RYS. 2. Wartosci wspotczynnika Ra oznaczonego
dla badanych powierzchni.

FIG. 2. Values of Ra parameter determined for the
studied surfaces.
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 208-211]

Wprowadzenie

Znaczna czes¢ polimerdw, stosowanych w dziedzinie in-

zynierii biomateriatéw (np.; PP, PTFE, PS, PU, PVDF) cha-
rakteryzuje sie hydrofobowg powierzchnig. Ta cecha mate-
riatu uniemozliwia osiadanie komdérek na powierzchni poli-
meru a tym samym sprawia, ze niemozliwe jest wytworze-
nie fgcza na granicy komérka-biomateriat. Wtasciwosci ta-
kie jak topografia i chemia powierzchni sg czynnikami de-
terminujacym odpowiedz komdrkowa (proliferacje, roznico-
wanie).
W pracy podjeto prébe okreslenia wptywu modyfikacji po-
wierzchni terpolimeru PP-PVDF-PTFE na odpowiedz ko-
moérkowa. Prébki polimerowe, zmodyfikowano przy uzyciu
witokien alginianowych. Alginiany sg biopolimerami o hy-
drofilowej powierzchni. W pracy wykorzystano je do obni-
zenia energii powierzchniowej polimeru oraz do modyfika-
cji topografii powierzchni. Kazdy z badanych materiatow
kontaktowano z dwoma rodzajami komérek ludzkich: oste-
oblastami i fibroblastami. Aktywnos$¢ dehydrogenazy mito-
chondrialnej komorek, po 7 dniach hodowli (przezywalnosé
komaérek) okreslono wykorzystujac metode MTT. Poziom
kolagenu typu |, badano przy uzyciu testu ELISA.

Materiaty i metody

Prébki do badan przygotowano stosujac terpolimerPVDF-
PTFE-PP (Aldrich Chemical Co., USA, cat. no. 45 458-3),
ktdry rozpuszczono w acetonie (POCh SA. Gliwice, Pol-
ska, cat. no 102480111). Wtdkna alginianowe przygotowa-
no w Katedrze Wtdkien Sztucznych, Wydziatu Inzynierii i
Marketingu Tekstyliow Politechniki £6dzkiej. W celu otrzy-
mania prébek, sporzadzono roztwor terpolimeru (5 g PVDF-
PTFE-PP w 50 ml acetonu). Otrzymany roztwor postuzyt
do wytworzenia trzech rodzajéw prébek:

1. Prébka z czystego terpolimeru.

Na szalke Petriego wylano roztwdr terpolimeru i podano
swobodnemu odparowaniu rozpuszczalnika.

2. Prébka zawierajgce 5% dodatek widkien z alginianu
wapnia.

Krotkie wtdkna alginianu wapnia Ca(Alg), rozprowadzono
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Introduction

Many polymers have been investigated widely and used
in biomaterials engineering (e.g.; PP, PTFE, PS, PU, PVDF).
Generally, most of polymers used in biomaterials engineer-
ing reveal a hydrophobic surface characteristics, which make
them unuseful in cell culture. Because of hydrophobic sur-
face state it is not possible to obtain a proper attachment of
the cell on biomaterial surface. The cell response is mainly
determined by the surface topography and its chemistry
(proliferation, differentiating followed by multiplications of
cells). In this work an attempt has been taken to determine
the influence of surface topography of PP-PVDF-PTFE
terpolymer on cellular response. Terpolymer samples were
modified with short alginate fibres. Alginate biopolymers are
known to have hydrophobic surface properties. The short
alginate fibres were used in order to decrease surface en-
ergy of the composite samples. Each of the materials stud-
ied was contacted with two kinds of human cells: osteoblasts
and fibroblasts. Activity of mitochondrial dehydrogenises of
cells after 7 day culture (cell viability) was measured by using
MTT method, and the level of collagen of type | was studied
by using ELISA test.

Materials and methods

PTFE/PVDF/PP polymer (Aldrich Chemical Co., USA,
cat. no. 45 458-3) has been used in the experiments. The
solution was prepared by dissolving the polymer in a calcu-
lated amount of acetone (POCh SA. Gliwice, Poland, cat.
no 102480111). Ca(Alg), alginate fibres were fabricated at
the Department of Man-Made Fibres, Faculty of Textile
Engineering and Marketing, Technical University of Lodz,
Poland.

Polymer samples have been obtained from polymer solu-
tion (5 g of PTFE/PVDF/PP polymer resin per 50 ml of ac-
etone). The following kinds of samples have been obtained:
solution.

1. Pure PTFE/PVDF/PP polymer sample

Polymer solution has been poured on to a Petri's dishes
and left to freely evaporation (24 h).

2. Sample having a alginate fibre content of 5 weight
percent Ca(Alg),.

Short fibres of calcium alginate with terpolymer were mixed.



w roztworze terpolimeru i wylano na szalke Petriego. Pod-
dano swobodnemu odparowaniu w powietrzu przez 24 go-
dziny.

3. Prébka pokryta widknami z alginianu wapnia.

Do szalki Petriego wylano roztwdr terpolimeru i poddano
swobodnemu odparowaniu rozpuszczalnika w powietrzu,
przez 24 godziny. Otrzymang folie z PP-PVDF-PTFE na-
Swietlano przez 12 godzin promieniowaniem UV a nastep-
nie pokryto jg warstwg widkien krotkich z alginianu wapnia
Ca(Alg),.

Analize tekstury powierzchni materiatéw polimerowych
przeprowadzono wykonujac zdjecia w elektronowym mikro-
skopie skaningowym SEM (Jeol JSM - 5400). Pomiary kata
zwilzenia materiatu wykonano, w temperaturze pokojowej,
na aparacie DSA 10 Kruss. Ciecza pomiarowg byta woda
podwojnie destylowang o objetosci kropli 2,5-2,8 m. W ba-
daniach biologicznych materiatéw, zastosowano linie fibro-
blastéw ludzkich HS-5 i linie osteoblastow ludzkich hFOB
1.19. Oceniono zywotno$¢ komorek kontaktowanych z
wszystkimi rodzajami prébek (metoda MTT) oraz okre-
Slono poziom kolagenu typu I, po 7 dniach hodowli, w opar-
ciu o test ELISA.

Wyniki badan

Srednie wartoéci kata zwilzenia dla wszystkich badanych
prébek, podano w TABELI 1.
Jak widaé z wynikéw zamieszczonych w TABELI 1, wpro-
wadzenie witdkien alginianowych do polimeru wptyneto na
wielkos¢ kata zwilzania, mierzonego na powierzchniach ba-
danych materiatow. Efekt ten jest silniejszy, w przypadku
prébki z wiéknami wyeksponowanymi na powierzchni, w
poréwnaniu z probka, w ktérej widkna rozprowadzono w
calej objetosci.
Teksture powierzchni obserwowano w skaningowym mikro-
skopie elektronowym (RYS. 1A, B). Probka, do ktérej wpro-
wadzono widékna w catej objetosci ma powierzchnie gtad-
ka, nieznacznie zmieniong przez wtdkna znajdujace sie naj-
blizej powierzchni, natomiast druga z prébek posiada po-
wierzchnie o wysokim stopniu chropowatosci, na ktérej wi-
doczne sg widkna lub ich fragmenty o roznej dtugosci.
Wyniki badan komérkowych (metoda MTT), dotyczace ak-
tywnosci dehydrogenazy mitochondrialnej komérek kontak-
towanych z powierzchnig polimeru, przedstawia RYS. 2.
(W obliczeniach przyjeto, ze przezywalnos¢ i poziom kola-
genu dla prébki czystego polimeru wynosi 100%.)
Przezywalnos¢ fibroblastéw, po 7 dniach hodowli, jest zde-
cydowanie nizsza w kontakcie z probkami, ktérych po-
wierzchnie modyfikowano wiéknami alginianowymi w po-
réwnaniu z komoérkami kontaktowanymi z czystym polime-

RYS. 1. Zdjecia tekstury powierzchni terpolimeru
z widéknami z alginianu wprowadzonymi do
wnetrza (A) i na powierzchnie (B).

FIG. 1. Surface microphotographs of terpolymer-
based samples: mixed with alginate fibres: (A)
and covered with the fibres (B).

Composites solution has been poured onto a Petri’'s dishes
and air-dried to remove the solvent for 24h.

3. Sample covered with short alginate fibres Ca(Alg)..
On to Petri’'s dishes terpolymer solution was poured out and
left in air at room temp to remove the solvent, for 24 hours.
The foil made of PP-PVDF-PTFE terpolymer was UV irradi-
ated for 12 hours and then the surface sample was cov-
ered with a layer of short alginate fibres Ca(Alg),.

To analyze the texture of terpolymer - based surface
materials SEM (Jeol JSM - 5400) microphotographs have
been made. Contact angle was measured by Kruss 10 DSA
system at room temperature. Doubly distilled water was used
in this measurement with the drop volumes of 2,5-2,8 .
Viability of the cells contacted with the materials was stud-
ied by MTT method. Viability of the cells originating from
fibroblasts HS-5 and hFOB 1.19 osteoblasts lines was de-
termined after 7 days. Level of collagen of type | produced
by the cells was analyzed using the ELISA test.

Results

Results of the contact angle measurements for the sam-
ples before and after modification with alginate fibres phase
are gathered in TABLE 1.

Kg zwilz ania ©
Contact angle ©
101,8+2,5

Terpolimer

Terpolymer

Terpolimer z dodatkiem 5% wiokien Ca(Alg),
Tetrpolymer with 5% fibres Ca(Alg)

Terpolimer po 12h UV z naniesionymi wioknami Ca(Alg),
UV irradiatied terpolymer covered with fibres Ca(Alg),

93,8+4,43

85,0+3,24

TABELA 1. Wartosci kata zwilzania dla terpolimeru
wyjsciowego i dla terpolimeru z widokami z
alginianu wapnia Ca(Alg),.

TABLE 1. Average values of contact angles for
terpolymer foil (reference samples), terpolymer
mixed with alginate fibres, and the terpolymer
covered with short alginate fibres.

As itis shown in TABLE 1, an additive of alginate fibres
to the terpolymer changes wettability of the sample surface
determined by the values of contact angle. This effect was
more significant for the sample having the fibres exposed
on surface terpolymer in comparison to the sample in which
algiante fibres were distributed in whole volume. Surface
texture of the samples was observed in scanning electron
microscope (FIG. 1A, B). The composite sample with the
fibres introduced into the whole volume is characterized by
the smooth surface (A) whereas the sample covered with
the short fibres has high roughness and reveals short frag-
ment of alginate fibres on its surface.

Results of activity of mitochondrial dehydrogenasis (MTT
test) of the cells contacted with the surface of polymer are
shown in FIG. 2. The graph illustrates viability of two cellu-
lar lines; fibroblasts and osteoblasts. Viability of fibroblasts,
after 7 days of the culture are distinctly lower for the surface
samples having modified the surface topography, as com-
pared to the samples made of pure terpolymer ( reference).
Calculation was made assuming that for pure polymer the
level of viability and level of collagen were 100%.

Similarly, fibroblasts viability, determined after 7 days, is
significantly lower on the surface samples with modified
topography comparing to the sample prepared from pure
terpolymer (reference sample). The highest viability was
observed in the case of osteoblasts for the surface modi-
fied with the use of alginate fibres in comparison to both
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RYS. 2. Przezywalno$¢ komdrek na powierzchni
terpolimeru: wyjsciowy [1] z dodatkiem 5%
Ca(Alg), [2], pokrytego wioknami Ca(Alg), [3].
FIG. 2. Cells viability on the surface of materials:
reference samples [1] with alginates fibres 5%
Ca(Alg), inside the sample [2], covered by
alginates fibres Ca(Alg), [3].

rem. Natomiast przezywalno$¢ komorek kostnych (osteobla-
stow) kontaktowanych z modyfikowanymi probkami jest taka
sama jak polimeru (prébka 2) lub znaczgco wyzsza (préb-
ka z wibknami alginianowymi na powierzchni - 3) . llo$¢
kolagenu typu |, produkowanego przez fibroblasty jak i oste-
oblasty przedstawia RYS.3. Wzmozong produkcje kolage-
nu (wyzsza niz dla czystego polimeru) stwierdzono u osto-
blastéw kontaktowanych z prébka zawierajgcg wtokna w
calej objetosci. Praktycznie nie odnotowano kolagenu na
probkach o zmodyfikowanej powierzchni, wytworzonego
przez fibroblasty.

WhniosKi

Wyniki uzyskane w badaniach wskazuja, ze modyfika-

cja terpolimeru przy wykorzystaniu widkien alginianowych
wptywa na odpowiedz komorkowg w warunkach in vitro.
Wprowadzenie wtdkien alginianowych pod powierzchnie po-
limeru jak i pokrycie jej wtoknem powoduje obnizenie war-
tosci kata zwilzenia (a zatem roéwniez energii powierzchnio-
wej) oraz zmiane topografii powierzchni. Modyfikacja po-
wierzchni w odmienny sposob wptywa na komorki linii fi-
broblastycznej i linii osteoblastycznej. Lepszg przezywal-
nos¢ na powierzchni modyfikowanego terpolimeru, po 7
dniach hodowli, wykazujg osteoblasty. Ten sam rodzaj ko-
moérek jest odpowiedzialny za produkcje znacznej ilosci
kolagenu typu I.
W podsumowaniu mozna stwierdzi¢, ze zmodyfikowanie
powierzchni polimeru przy uzyciu widkien alginianowych
prowadzi do uzyskania materialu stymulujgcego komérki
kostne do produkcji kolagenu oraz dziatajgcego w odmien-
nym kierunku na komorki linii fibroblastycznej. Wydaje sie
zatem uprawnione stwierdzenie, ze obrana przez nas dro-
ga modyfikacji polimeru prowadzi¢ moze do uzyskiwania
implantéw, ktére w warunkach in vivo, zastosowane do le-
czenia tkanki kostnej nie beda otaczac sie torebka tgcznot-
kankowa natomiast przyspiesza¢ beda odbudowe kosci.
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RYS. 3. llos¢ kolagenu typu | produkowanego
przez osteoblasty i fibroblasty na powierzchniach
terpolimeru: niemodyfikowanego [1], z 5%
dodatkiem Ca(Alg), [2], pokrytego wioknami
Ca(Alg), [3] .

FIG. 3. Level of collagen tape | produced by
osteoblasts and fibroblasts cells on the surface
of materials: reference samples [1] with alginates
fibres 5% Ca(Alg), inside [2], cover by alginates
fibres Ca(Alg), [3].

types of the samples, namely pure polymer, volume-modi-
fied polymer containing the fibres in whole volume.

Level of type | collagen produced by fibroblasts and
osteoblasts is shown in FIG. 3. Higher productions of colla-
gen was observed on the surfaceof sample 2, contacted
with osteoblasts. The collagen produced by fibroblasts was
not noted on samples having modified topography of the
surface.

Conclusions

This study describes the effect of surface topography

changes of terpolymer on cellular response. An introduc-
tion of alginate fibres near the surface region of the polymer
as well as covering the surface of polymer with these fibres
results in reduction of contact angle (and therefore also
surface energy). Moreover, such a procedure allows for
modification of surface topography. Modification of the sur-
face topography influences the cellular response in differ-
ent way. After 7 days’ cultures better viability of the cells
was obtained on the surface of terpolymer for osteoblasts.
The same kind of cells is responsible for productions of con-
siderable higher level of collagen of type I.
Our results demonstrate that the surface of alginate fibres
modified- terpolymer leads to improve the selective proper-
ties of biomaterial, which can better stimulate the osseous
cells for production of collagen. Such a material functions
in the opposite way with respect to the fibroblasts. It seems
that the proposed procedure of modification of polymer is a
promising way to obtain a biomaterial which can be used in
the treatment of the diseased bone tissues in controlled
manner without encapsulation effect.
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Streszczenie

Opracowanie biomateriatu odpowiadajgcego tkan-
ce w rekonstrukcjach duzych ubytkéw tchawicy wyma-
ga zastosowania wysokiej jakosci materiatdw ztozo-
nych. Materialy kompozytowe, kt6re stanowig potgcze-
nie doskonatych, jednorodnych faz sa w tym przypad-
ku dobrymi kandydatami do takich zastosowarn. Hete-
rogeniczne uktady takich faz pozwalajg na nieograni-
czona kombinacje morfologii materiatéw ztozonych i
takze ich wlasciwosci. Z uwagi na to, ze mikrostruktu-
ra decyduje o wlasciwosciach kompozytow, istotnym
zagadnieniem jest dobér sktadnikéw do wytworzenia
takiego biomateriatu kompozytowego. Praca niniejsza
poswiecona jest ocenie charakterystyki mechanicznej
naturalnej tchawicy owiec w celu opracowania odpo-
wiedniego materiatu przydatnego w operacjach rekon-
strukcyjnych. Na podstawie wynikéw badarn mechanicz-
nych naturalnej tchawicy owcy zostat zaprojektowany i
wytworzony model sztucznej tchawicy wykonany z
materialdw kompozytowych. Do wykonania takiego
implantu autorzy pracy wykorzystali materiat kompo-
zytowy ztozony z aktywnych witdkien weglowych, bio-
stabilnego polisulfonu i terpolimeru na bazie teflonu.
Przeprowadzono badania mechaniczne otrzymanego
implantu w warunkach obcigzern dynamicznych. Doko-
nano wstepnej oceny biologicznej protezy o dtugosci
50 mm w rekonstrukcji tchawicy owcy. Badania zme-
czeniowe wykazaty dobra odpornos¢ zmeczeniowg
opracowanej protezy, poddanej cyklicznym obcigze-
niom o amplitudzie sity odpowiadajgcej 50 % wartosci
sity niszczacej proteze w warunkach statycznych.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 211]

FATIGUE

AND BIOLOGICAL
PROPERTIES OF
TRACHEAL PROSTHESIS
MADE FROM POLYMER
AND ACTIVE CARBON
FIBRES

W. Scierski*, G. Navystowsk*, S. BtaZewicz**, J. PiLcH*
*II No ENT Cuinic, SiLEsiAN MEebpicAL ACADEMY, ZABRZE

*AGH-UST, FAacuLTY oF MATERIALS ScIENCE AND CERAMICS,
DEPARTMENT OF BIOMATERIALS, CRACOW

Summary

The elaboration of tissue adapted biomaterial in the
reconstruction of large tracheal defects requires the
use of high - performance complex materials. Com-
posite materials that combine the best properties of
their homogenous phases are optimal candidate for
such applications. Heterogeneous composite materi-
als consisting of various phases provide an unlimited
variety of morphologies and properties. Because the
microstructure affects the composite properties it is
important to find the proper constituents of the result-
ing composite biomaterials. The work is devoted to
evaluation of mechanical characteristic of natural tra-
chea. Based on the results of mechanical character-
istics of natural ovine trachea a representative model
of the artificial composite trachea has been designed
and prepared. Composite constituents, namely ac-
tive carbon fibres, biostable polysulfone and Teflon -
based ter-polymer were used to manufacture the im-
plant.

Mechanical tests were conducted to study the fa-
tigue behavior of the trachea prosthesis. Preliminary
biological evaluation on ovine model was also done.
The prostheses of 50 mm in length were used to re-
construct the tracheas in ovine and to evaluate their
efficacy. Mechanical examination revealed good fa-
tigue properties of the prosthesis subjected to dynamic
tensile force with the amplitude maximum of 50% of
static limit of strength.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 211]
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ODPOWIEDZ TKANEK
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| LITE IMPLANTY PGLA
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Streszczenie

Resorbowalny kopolimer glikolidu i L-laktydu, otrzy-
many metodg odlewania z roztworu i wyptukiwania
soli, przygotowano w dwdch postaciach: folii i gabki.
Otrzymane materiaty byly wszczepiane do migs$nia
szkieletowego szczuréw na okres 7, 30 i 90 dniw celu
zbadania odpowiedzi immunologicznej tkanek migk-
kich, w zaleznosci od wtasciwosci zastosowanego
materiatu. W przypadku materialu porowatego stan
zapalny wok6t implantu trwat diuzej i miat zdecydo-
wanie wieksze nasilenie. Zastosowane materialy
PGLA roznia sie tez przebiegiem procesu degradaciji
w tkance.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 212-217]

Wstep

Biodegradowalne podtoza polimerowe konstruowane sa
w celu uzyskania materiatu bedacego nosnikiem do hodowli
izolowanych komérek, umozliwiajacego formowanie no-
wych, tréjwymiarowych tkanek. W zwigzku z procedura
uzyskania hodowli komdrkowej i jej pozniejszej implantacii
do funkcjonujacych tkanek, materiat na podtoza tkankowe
musi posiada¢ cechy konieczne dla hodowli komérek za-
réwno w warunkach in vitro, jak i in vivo.
Resorbowalny kopolimer glikolidu i L-laktydu (PGLA), prze-
badany uprzednio in vitro [1], przeznaczony do wypetniania
ubytkéw kostnych, wszczepiano do tkanki miesniowej. Jako
model do badan wybrano miesien szkieletowy szczura ze
wzgledu na to, ze materiat zastepujacy kos¢ bedzie w kon-
takcie nie tylko z tkanka kostna, ale takze z otaczajgcymi ja
tkankami migkkimi, ktérych odpowiedZ immunologiczna jest
ostrzejsza niz w przypadku tkanki kostnej [2].
Wszczepienie biomateriatu wywotuje odpowiedz immuno-
logiczng gospodarza. Poczatkowo jest to odpowiedz nie-
swoista, wywotana samym zabiegiem chirurgicznym. W
nastepnym etapie staje sie odpowiedzig na wszczepione
ciato obce. W niniejszej pracy badano biologiczny efekt
materiatéw PGLA wszczepionych w dwéch postaciach: je-
den w formie litej folii i drugi w formie porowatej ggbki. Wia-
domo, ze oprocz innych wtasciwosci implantu, na nasilenie
odpowiedzi tkankowej moga wptywac cechy jego powierzch-
ni, w tym jej rozmiar [3]. Przy tej samej masie zastosowane
materialy r6znig sie znacznie wielkoscig powierzchni, co
ma odbicie w reakcji tkanek na obydwa implanty.

Metody

Materiaty
Kopolimer glikolidu z L-laktydem (18:82 stusunek molo-

THE SOFT-TISSUE
RESPONSE TO POROUS
AND SOLID IMPLANTS OF
PGLA

ELZBIETA MENASZEK*, BoZENA OGRODNA*, MARIA ZOENIEREK,
ELZBIETA PAamuta**

*JAGIELLONIAN UNIVERSITY, CoLLEGIUM MEDICUM,

DEPARTMENT OF CYTOBIOLOGY AND HISTOCHEMISTRY,

9 MebpycznA St., 30-068 CrAcow, PoLAND

** AGH-UTS, FacuLTY oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,
DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

30 Mickiewicza Ave., 30-059 Cracow, PoLAND

Abstract

Resorbable copolymer of glycolide and L-lactide
was processed in forms of foils and foams, obtained
by solvent casting / particulate leaching method. The
resulting two forms of copolymer were implanted into
skeletal muscle of rats for 7, 30 and 90 days to exam-
ine the soft-tissue response according to the different
properties of the obtained materials. The implanted
porous material elicited a much more severe immu-
nological response than the foil. The degradation of
the two materials proceeded differently as well.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 212-217]

Introduction

Biodegradable polymer scaffolds are prepared as a sup-
porting material for isolated cells to grow and form three-
dimensional new tissues. According to the procedure of
obtaining a culture of seeded cells and its later implantation
into the functioning tissue, the material for the scaffold must
be suitable both for in vitro and in vivo tissue culture.

The resorbable copolymer of glycolide and L-lactide (PGLA)
examined previously under in vitro conditions [1], designed
for bone rebuilding, has been implanted into muscle tissue.
The rat skeletal muscle model has been chosen due to two
important factors: the bone-replacing material will be in con-
tact not only with bone, but also with the surrounding soft
tissues; and these tissues’ immunological response is more
severe than in bone [2].

The implantation of a biomaterial induces a host inflamma-
tory response. At first, it is due to the surgical injury of the
tissues; afterwards, it is a reaction to the implanted foreign
body. In the current study we examine the biological effects
of two PGLA materials applied in two forms: one in the form
of solid foil, and the second in the form of porous foam. Itis
stated that the extent of cellular response to the implant
can be influenced by the surface characteristics of the bio-
material and among them, its area [3]. Although the two
forms have the same mass, their areas greatly differ what
has a reflection in the tissue response to these materials.

Methods

Materials

Copolymer of glycolide and L-lactide (18:82 glycolide to
L-lactide molar ratio; molecular masses: Mn= 34kDa, Mw=85
kDa) was synthesized in the Centre of Polymer Chemistry,



wy glikolidu do L-laktydu, masy czgsteczkowe Mn = 34 kDa,
Mw = 85 kDa) zsyntezowano w Centrum Chemii Polime-
row PAN w Zabrzu, zgodnie z metodg opisang poprzednio
[4]. Folie polimerowe otrzymano poprzez odlanie na szkla-
ne szalki Petriego 10% (m/v) roztworu kopolimeru w chlor-
ku metylenu. Gabki otrzymano stosujac metode odlewania
z roztworu i wyptukiwania soli zgodnie z metoda opisang
poprzednio [5]. Cytrynian sodu (POCh, Gliwice) o zdefinio-
. . I nm), zmieszano z 10%
(m/v), odlano na szalki Petriego, wysuszono na powietrzu i
w suszarce prozniowej. Nastepnie probki ptukano w wo-
dzie destylowanej w celu usuniecia soli, suszono w suszar-
ce prézniowej przez co najmniej 24 h i przechowywano w
eksykatorze .

Grubos¢ folii polimerowych wynosita: 0.18 mm £ 0.014 mm,
a grubos¢ gabek wynosita 1.68 mm + 0.11 mm. Porowa-
tos¢ otrzymanych gabek wynosita 87.0 + 1.4%, a wielkosé
poréw byta zblizona do wielkos$ci czasteczek porogenu, tj.
600+100 pm [5].

Przed implantacja probki zostaly wysterylizowane metodg
plazmy nadtlenku wodoru (Sterrad 120, ASP, Johnson &
Johnson).

Zwierzeta

Uzyte w eksperymencie doroste szczury rasy kapturo-
wej pochodzity z hodowli wkasnej Wydziatu Farmaceutycz-
nego CM UJ. Zwierzeta przetrzymywane byly w zwierze-
tarni w warunkach standardowych, ze swobodnym doste-
pem do paszy i wody.

Implantacja

Materiat PGLA w postaci folii lub ggbki o0 masie 0.02 g
wszczepiano do nacietego miesnia posladkowego szczu-
ra. Kazde ze zwierzat otrzymato dwa implanty: do prawego
miesnia folie i do lewego ggbke PGLA. Zabieg przeprowa-
dzano w warunkach aseptycznych i pod narkoza.

Badania histologiczne i histochemiczne

Po uptywie 7, 30 90 dni od operacji, po 5 zwierzat z kazdej
serii zabijano w celu uzyskania wycinka tkankowego wraz
z biomaterialem. Pobrang tkanke zamrazano w cieklym
azocie i skrawano przy uzyciu mikrotomu kriostatowego.
Na uzyskanych skrawkach przeprowadzano barwienie hi-
stologiczne metodg May-Griinwalda Giemsy (MGG) [6] w
celu identyfikacji komorek stanu zapalnego oraz histoche-
miczne pozwalajgce oceni¢ nasilenie stanu zapalnego oraz
aktywnos$¢ metaboliczng tkanek otaczajgcych implant. Ba-
dano aktywnos¢ nastepujacych enzymow: fosfatazy kwa-
Snej (FK) [7], esterazy niespecyficznej (EN) [8] oraz oksy-
dazy cytochromu ¢ (OCC), dehydrogenazy NADH (NAD-
HDH), dehydrogenazy mleczanowej (LDH) i glukozo-6-fos-
foranowej (G6PDH) [9].

Relatywna liczba komorek stanu zapalnego (makrofagow,
neutrofili, eozynofili, mastocytow i wielojadrowych komérek
olbrzymich) i aktywnos$¢ FK i EN stuzyta jako kryterium na-
silenia stanu zapalnego w 5-stopniowej skali szacunkowej:
brak reakcji (Stopien 0), minimalny (Stopien 1), staby (Sto-
pien 2), Sredni (Stopien 3), silny (Stopien 4) i bardzo silny
odczyn reakcji (Stopien 5). Takiej samej skali uzyto do oce-
ny enzymatycznej aktywnosci komoérek stanu zapalnego
oraz wiékien miesniowych otaczajgcych implant.

Wyniki i dyskusja

W serii 7-dniowej implanty obu typéw nie wykazywaty
cech degradacji. PGLA gabka otoczone byto naciekiem
zapalnym, skladajacym sie gtdwnie z neutrofili oraz z ma-
krofagébw. Wysoki udziat neutrofili w nacieku zapalnym

Polish Academy of Sciences, Zabrze, according to a method
described previously [4].

The foils were obtained by solvent casting of 10% [w/V]
copolymer solution in methylene chloride on glass Petri
dishes, followed by air and vacuum drying.

The foams were produced through a solvent casting /
particulate leaching technique, according to a method de-
scribed elsewhere [5]. Briefly, sieved sodium citrate parti-
cles (POCh, Gliwice, Poland) of defined size (500+100 nm),
were mixed with 10% (w/v) copolymer solution in methyl-
ene chloride, and followed by air and vacuum drying. Next,
salt was leached in distilled water and the resulting sam-
ples dried in the oven under decreased pressure for at least
24h and stored in a dessicator prior to use.

The thickness of the foils and foams was 0.18 mm + 0.014
mm and 1.68 mm £ 0.11 mm, respectively. The porosity of
the foams was 87 + 1,4% and the pore size was 600 + 100
nm, e.g. close to the size of porogen particles [5].

Before implantation, the foils and foams were sterilized us-
ing the plasma-hydrogen peroxide method (Sterrad 120,
ASP, Johnson & Johnson).

Animals

Adult hooded rats used in the experiment were derived
from the Animal Facility of the Jagiellonian University Phar-
maceutical Faculty. Animals were maintained under stand-
ard conditions with free access to food and water.

Implantation

PGLA material in the form of foil or foam weighing 0.02 g
was inserted into the glutei muscles of the rats. Each ani-
mal received two implants: the foil into the right muscle,
and the foam into the left one. All procedures were con-
ducted in sterile conditions and under anaesthesia.

Histological and histochemical analysis

At 7, 30 and 90 days after implant surgery, animals were
sacrificed and tissue blocks containing the biomaterial were
excised. Samples were frozen in liquid nitrogen and cut into
6mm thick slides in a cryostat microtome.

On the obtained slides histological reactions were car-

ried out by May-Griinwald Giemsa (MGG) method to iden-
tify inflammatory cells [6], and histoenzymatic reactions to
estimate the intensity of inflammation and the metabolic
activity of muscle tissue surrounding implants. The activity
of following enzymes was studied: acid phosphatase (FK)
[7], non-specific esterase (EN) [8], and cytochrome ¢ oxi-
dase (OCC), NADH dehydrogenase (NADHDH), lactic de-
hydrogenase, and glucoso-6-phosphorate dehydrogenase
(G6PDH) [9].
The relative numbers of inflammatory cells (macrophages,
neutrophils, eosinophils, mast cells and multinucleated gi-
ant cells) as well as FK and EN activity were used as crite-
ria of inflammation severity on a 5-point ordinal severity
scale: no reaction (Grade 0), minimal (Grade 1), mild (Grade
2), moderate (Grade 3), strong (Grade 4), and very strong
reaction (Grade 5). The same scale was used to estimate
the enzymatic activity of the inflammatory cells and muscle
fibres surrounding the implants.

Results and discussion

7-day series. Neither implant (foam or foil) exhibited signs
of degradation. The PGLA foams were surrounded by in-
flammatory infiltration cells, consisting mainly of neutrophils
and macrophages. The presence of numerous neutrophils
in this inflammatory infiltration is characteristic of an acute
prolonged acute inflammation [10]. In addition, early devel-
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RYS. 1. Srednia liczba eozynofili w tkankach
otaczajacych implanty PGLA.

FIG. 1. The average number of eosinophils in
tissues surrounding PGLA implants.

Swiadczy o przedtuzonej ostrej fazie zapalenia [10]. Obser-
wowano poczatkowe stadia tworzenia sie komorek wielo-
jadrowych. W tym samym czasie wokot wszczepionego
PGLA folii powstawala juz tkanka ziarninowa: wsréd komo-
rek nacieku zapalnego nie obserwowano juz neutrofili cha-
rakterystycznych dla wczesnego stadium odpowiedzi im-
munologicznej, oprocz makrofagéw wokot implantu pojawi-
to sie wiecej fibroblastow.

W serii 30-dniowej tylko brzezne czes$ci materiatu porowa-
tego ulegty fragmentaciji, na powierzchni folii natomiast wi-
doczne byty liczne pekniecia. Wzrosta liczba napltywajgcych
mastocytow i eozynofili (RYS. 1, 2). Na powierzchniimplan-
téw pojawity sie komorki olbrzymie, szczegdlnie liczne w
przypadku materiatu porowatego.

W serii 90-dniowej nastgpita degradacja PGLA folii. Spo-
séb degradacji wskazuje jednak na autokatalityczny me-
chanizm degradac;ji [5, 11]. Jednoczesnie stan zapalny wo-
kot folii wygasat: obnizyta sie liczba mastocytéw, eozynofili
i makrofagow, w stosunku do krotkich serii nizsza byta ak-
tywnos$¢ enzymow hydrolitycznych FK i EN. Stan zapalny
wokoét PGLA gabki natomiast byt weigz intensywny: licznie
wystepowaly komorki wielojadrowe Swiadczace o toczacych
sie procesach degradacji i fagocytozy, ale rébwniez o prze-
wleklym stanie zapalnym [12], wysokie byto nasilenie reak-
cji na aktywnos¢ enzyméw FK i EN (RYS. 3).

W celu oceny wptywu implantéw na kondycje metabolicz-
na otaczajgcych tkanek, badano aktywnos$¢ enzyméw o
szczeg6lnym znaczeniu dla prawidtowego przebiegu pro-
cesOw metabolicznych: dehydrogenazy glukozo-6-fosfora-
nowej, dehydrogenazy NADH, dehydrogenazy mleczano-
wej oraz oksydazy cytochromu ¢ (TAB. 1-4). Poréwnujac
aktywnos$¢ badanych enzymow w widknach miesniowych
lezgcych przy wszczepie i oddalonych od wszczepow
stwierdzono, ze wtokna przy wszczepach majg aktywnosci
zblizone lub wyzsze od widkien oddalonych od implantéw.
Implantacja PGLA folii i PGLA gabki nie tylko nie wplyneta
wiec ujemnie na stan wtokien miesniowych, ale spowodo-
wata mobilizacje proceséw metabolicznych w komérkach
otaczajgcych wszczep.

Poziom aktywnos$ci G6PDH w widknach migsniowych re-
generujacych przy obu rodzajach implantéw w serii 7-dnio-
wej byt wyzszy niz w witdknach dojrzatych. Wyzsza aktyw-
nos¢ tego enzymu zwigzana jest z nasilonymi procesami
syntezy sktadnikdw komérkowych w procesach regenera-
cji. Réwniez w seriach 30 i 90-dniowych, w peryferyjnych
strefach ziarniny obserwowano regenerujgce widkna mie-
Sniowe 0 wysokiej aktywnosci badanych enzymoéw utlenia-
jacych.

=
Q
=]

80 m----- u
60 |
40
20

o

7 30 90

M liczba mastocytéw/mm®
number of mast cells/mm?

- - PGLA porowaty/porous —&—— PGLA folia/foil

RYS. 2. Srednia liczba mastocytéw w tkankach
otaczajacych implanty PGLA.

FIG. 2. The average number of mast cells in
tissues surrounding PGLA implants.

opmental stages of multinucleated giant cells were ob-
served. Meanwhile, granulation tissue around the PGLA foil
started to form where inflammatory cells were less abun-
dant. Neutrophils characteristic of acute inflammation were
not observed, and additional fibroblasts appeared close to
the implant.
30-day series. Whereas only partial fragmentation on the
periphery of the foam implant occurred, the foil implant had
numerous splits visible on its surface. Multinucleated for-
eign body giant cells developed on the surface of both im-
plants, but they were particularly abundant on the foam.
The number of infiltrating eosinophils and mast cells signifi-
cantly increased (FIG. 1, 2).
90-day series. Foil degradation occurred in a manner in-
dicative of the autocatalytic mechanism [5, 11]. Inflamma-
tion around the foil started to disappear; the number of
eosinophils, mast cells and macrophages decreased com-
pared to the previous series; and the hydrolytic activity of
FK and EN enzymes in granulation tissue cells was mark-
edly lower. Inflammation around the foam implant, though,
was still strong; numerous multinucleated giant cells showed
phagocytosis and degradation as well as chronic inflamma-
tion [12]; the activity of FK and EN was high (FIG. 3).

In order to estimate the effect of the implants on the meta-
bolic state of the surrounding tissues, the activities of the
marker metabolic enzymes were examined: glucoso-6-phos-
phatase dehydrogenase, NADH dehydrogenase, lactic de-
hydrogenase, and oxidase of cytochrome c (TAB. 1-4). The
enzymatic activities in muscle fibres in close proximity to
the implants were compared to those further away. It was

stopien zapalenia
inflammation severity

7 30 90

+-PGLA porowate / porous —— PGLA folia / foil

RYS. 3. Nasilenie stanu zapalnego w tkankach
wokot implantéw PGLA.

FIG. 3. Severity of the tissue inflammatory
response to PGLA implants.
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TABELA. 1. Aktywnos¢ enzymu G6PDH w tkankach wokét implantow PGLA.

TABLE 1. The activity of G6PDH in tissues surrounding PGLA implants.

x wibkna miesniowe oddalone od wszczepu / muscle fibres distant from the implant
xx witdékna miesniowe potozone przy wszczepie / muscle fibres close to the implant

PGLA gabka / foam

sktadowe tkanek
tissue elements 30
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SD X
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3,44
narrow

3,63

0,14 3,75 0,20 3,50 0,20
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3,63
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wall of vessels
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0,20 3,31 0,55 3,19 0,24
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0,24 3,75 0,25 3,63 0,18

ziarnina og6tem

3,56

granulation tissue in all

3,99

0,20 3,63 0,3 3,50 0,20

TABELA. 2. Aktywno$¢ enzymu LDH w tkankach wokot implantéw PGLA.
TABLE. 2. The activity of LDH in tissues surrounding PGLA implants.

Poréwnujac nasilenie reakcji na aktywnos¢ enzymoéw
G6PDH, NADHDH i OCC w ziarninie otaczajacej wszczepy
90-dniowe folii i ggbek stwierdzono, ze bylo ono stabsze
dla litych implantéw. Wyniki te wskazuja, ze okres inten-
sywnej naprawy tkanek zakorczyt sie szyhciej w przypad-
ku PGLA folii, natomiast wok6t PGLA gabki trwat nadal, 90
dni po zabiegu. Ostabienie aktywnos$ci enzymatycznej ziar-
niny przy PGLA folii w serii 90-dniowej moze by¢ réwniez
zwigzane z uwalnianiem kwasnych produktéw rozktadu z
folii degradujacej intensywniej, niz PGLA o porowatej struk-
turze. Wydaja sie to potwierdza¢ obserwacje aktywnosci
LDH. Jest to jedyny z badanych enzyméw, ktéry w 90-dnio-
wej serii nie wykazat spadku aktywnosci w tkance napraw-
czej wokoét folii w stosunku do serii 30-dniowej. Przyczyng
moze by¢ uwalnianie kwasu mlekowego - produktu degra-
dacji PGLA i zarazem substratu dla tego enzymu. Dane

observed that fibres neighbouring the implant had activity
similar to or higher than the more distant ones.

In conclusion, the PGLA implants (foam and foil) did not
seem to have any detrimental physiologic effect on the sur-
rounding muscle fibres. Instead, they generated the mobili-
zation of metabolic processes in those fibres. The level of
G6PDH activity in regenerating muscle fibres in the 7-day
series of both implants was higher than in already-differen-
tiated fibres. Such high enzymatic activity indicates an in-
creased level of cellular metabolic processes during regen-
eration. Similarly, in the 30- and 90-day series, a higher
level of the oxidative enzymes activity was detected in the
regenerating muscle fibres within granulation tissue.
Evaluation of the oxidative enzymes’ activity levels (G6PDH,
NADHDH, and OCC) in the granulation tissue surrounding
implants in the 90-day series, showed a lower activity level
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TABELA 3. Aktywnos¢ enzymu NADHDH w tkankach wokét implantéw PGLA.
TABLE 3. The activity of NADHDH in tissues surrounding PGLA implants.

PGLA gabka / foam

sktadowe tkanek
tissue elements 7 30
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PGLA folia / foil
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TABELA 4. Aktywnos¢ enzymu OCC w tkankach wokét implantéw PGLA.
TABLE 4. The activity of OCC in tissues surrounding PGLA implants.

literaturowe wskazuja na mozliwos$¢ wptywu produktow roz-
padu PGLA na odpowiedz tkankowg [13, 14].

W przedstawionym doswiadczeniu na silniejsze dziatanie
enzymatyczne narazone byly gabki, indukujace stan zapal-
ny z wiekszym naptywem fagocytéw i powstawaniem licz-
nych wielojadrowych komarek olbrzymich. Nie spowodo-
wato to jednak znacznego przyspieszenia degradacji poro-
watych struktur polimerowych. Prawdopodobnie hydrofo-
bowy charakter polimeru utrudnia zaréwno powierzchnio-
wa hydrolize, jak i dziatanie enzymoéw, ktdére majag hydrofilo-
we whasciwosci [15].
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Autorki dziekujg Panu Dr P. Dobrzyriskiemu i Panu Doc.
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czenie prébek kopolimeréw.

around the foils. These results indicate that the period of
intensive tissue regeneration ended faster near the foil im-
plants, whereas around the foam implants such regenera-
tion was still occurring 90 days into the experiment. This
attenuation in enzymatic activities around the foil can likely
be attributed to the release of acidic products by the more
rapidly degrading foil compared to the more slowly degrad-
ing, porous PGLA.

The above findings were confirmed by measuring the activ-
ity of lactate dehydrogenase as well. LDH was the only en-
zyme in the 90-day series with an activity which did not
decrease in the regenerating tissue around the implant com-
pared to the 30-day series. The reason for this may be the
release of lactic acid, which is both a PGLA degradation
product as well as the substrate for LDH. Some reports in
the literature suggest that PGLA degradation products do
affect the tissue response [13, 14].

In our experiments the foam material was more susceptible
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Streszczenie

Celem pracy jest przedstawienie osiggniec i rodzg-
cych sie wyzwan, jakie stawia przed inzynierig mate-
rialowg okulistyka.

W wielu schorzeniach narzadu wzroku lekarze oku-
lisci zmuszeni sg wszczepia¢ implanty, ktérych ce-
lem jest przywrécenie ksztattu, wygladu, a przede
wszystkim funkcji narzgdu wzroku. Wszczepy z me-
tali szlachetnych, szkfa i porcelany zastepowane sg

to elevated enzymatic activity, leading to stronger inflamma-
tory responses with macrophage in-flow and the appearance
of numerous giant cells. This response, however, did not
accelerate the degradation rate of the porous polymeric struc-
tures. Probably the hydrophobic nature of these polymers
hinders both surface hydrolysis as well as the activities of
enzymes with hydrophilic mechanisms of catalysis [15].
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Abstract

The aim of the study is to present achievements of
ophtalmology and how it challenges material
engeneering.

In various diseases of an organ of vision
ophtalmologist have to insert grafts whose aim is to
restore shape, appearance and, first of all, function of
an organ of sight. Grafts made of biomaterials are
substituted for those made of precious metals, glass
and porcelain. Present development of material
engeneering allows to design such physical features
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przez implanty wykonane z biomateriatéw. Obecny
rozwoj inzynierii materialtowej pozwala na zaprojekto-
wanie cech fizycznych takich jak przezroczystos¢ i
sprezystosc.

W dalszym ciggu nie mozemy przewidzie¢ odle-
gtych skutkdw implantacji i reakcji tkanek oka na obec-
nosc ciata obcego, ktérym jest wszczep.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 217-220]

Wprowadzenie

W ciggu ostatnich trzech wiekéw wielu okulistéw na swie-
cie zastanawiato sie nad mozliwoscig odzyskania widzenia
przy pomocy materiatéw alloplastycznych, u pacjentow z
nieprzeziernymi osrodkami optycznymi. Ze wzgledu na staty
wzrost urazéw oczu, ciezkich oparzen, wad wrodzonych,
schorzen zwyrodnieniowych, alergiczych i biochemicznych
coraz wiecej pacjentdw wymaga operacji za¢my, bielma
rogowki, jaskry odwarstwienie siatkéwki. Zmuszeni wiec
jestesmy do poszukiwania nowych materiatow, narzedzi i
technik chirurgicznych.

Zastosowane materiaty powinny nie tylko przywracac ksztait
zastepowanych narzadéw oka, ale réwniez powinny spet-
nia¢ ich funkcje. Podstawowa funkcja rogéwki soczewki ciata
szklistego jest utrzymanie przezroczystosci i statej sity re-
frakcji.

Zastosowane implanty muszg nie tylko zachowywac prze-
ziernos¢, ale réwniez muszg byc¢ biokompatybilnie, biozgod-
nie i oporne na promienie UV. Poniewaz powszechnie w
przypadku bton wtérnych wykorzystujemy lasery Nd:YAG,
stosowane materiaty powinny by¢ odporne na ekspozycje
laserowe.

Rozwoj inzynierii materiatowej pozwala na zastgpienie im-
plantéw ze szkla i metali szlachetnych materiatami z kom-
pozytéw weglowo-weglowych i polimerdw.

W dalszym ciggu nie potrafimy doktadnie przewidzie¢ tem-
pa biodegradacji materiatu i zachowania funkcji implantu w
diugim okresie obserwacji.

Narzady oka i implanty

Rogoéwka

jest gtadkim przezroczystym narzadem oka stanowigcym
przedni odcinek btony widknistej gatki ocznej. W wielu scho-
rzeniach gatki ocznej dochodzi do powstania. tzw. bezna-
dziejnego bielma [1, 2].

Pomyst zastgpienia nieprzeziernej rogoéwki przezroczysta
proteza pochodzi z korica XVII- go wieku, kiedy to w 1771
roku francuski okulista Peller de Quenqgsy zaproponowat
wtozenie plytki szklanej. Wedlug Diffenbacha pomyst za-
stapienia zmetniatej rogowki przezroczysta proteza byt jed-
ng z najSmielszych idei, ktére kiedykolwiek przychodzity do
glowy cztowiekowi. Do chwili obecnej przebadano wiele
modeli keratoprotez..

Wiekszos¢ modeli sktadata sie z czesci haptycznej odpo-
wiedzialnej za wtasciwe potozenie implantu i umocowanie
czesci optycznej. Czes¢ optyczna zbudowana z materiatu
przeziernego umozliwiajacg przenikanie promieni Swiatta.
Materiaty stosowane do budowy keratoprotezy mozna po-
dzieli¢ na alloplastyczne i homoplastyczne.

Czesci optyczne moga zbudowane byé: z szkla, PMMA,
hydrozelu, silikonu, czesci haptyczne z tytanu, teflonu, pro-
toplastu, dakronu. Bardzo dobrze tolerowane keratoprote-
zy, ktérych czes¢ haptyczna zbudowana jest z kosci lub
zeba pacjenta.

Niezaleznie od stosowanego materiatu po 5 latach od ope-
racji w okoto 30% przypadkéw dochodzi do odrzucenia ke-

as transparency or resilience.

Still we cannot to foresee distant result of implan-
tation and the reaction of eye tissues to the presence
of foreign body - an implant

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 217-220]

Introduction

Further development of ophtalmologists in the world have
been thinking about the possibility of recovering sight by
patients with opaque optic centres by means of alloplastic
materials. Due to constant increase of eye injuries, serious
burns, congenital anomalies, degenerative, allergic and bio-
chemical diseases more and more patients recquire cata-
ract, leucoma, glaucoma or retinal detatchment operations.
Thus we are forced to seek for new materials, tools and
surgical techniques.

The applied materials should not only recover the shape of
substituted eye organs but also their function.

The main function of cornea, lense and vitreous body is to
keep transparency and constant force of refraction. The
applied implants must not only retain transparency but also
be biocompatibile and resistant to UV radiation. Since in
case of secondary membranes Nd: YAG lasers are used
the applied materials should be anaffected by laser expo-
sure.

Development of material engeneering allows to substitute
implants made of carbon-carbon composite materials and
polymers for those made of glass and precious metals. Still
we cannot exactly foresee the rate of material biodegrada-
tion and retaining of the implant function during long-dis-
tance observation.

Organs of an eye and implants

Cornea

is a smooth, transparent organ of an eye which constitues
the front section of an eyeball fibrous membrane. In many
eyeball diseases so colled hopeless leucoma appears [1,
2]. The idea of repleacing an opaque cornea with a trans-
parent prothesis comes from the end of XVII century when
in 1771 French ophtalmologist Peller de Quenqgsy suggested
putting a glass plate. According to Diffenbach the idea of
repleacing a turbid cornea with a transparent prothesis was
one of the bravest ideas which have ever come to human
mind. A lot of keratoprothesis models have been examined
so far. Most of the models consisted of a haptic part which
was responsible for the correctposition of the implant and
securing the optic part. The optic part was built of a trans-
parent meterial which allowed the light to come through.
The materials used for building keratoprothesis can be di-
vided into alloplastic and homoplastic.

Optic parts may be made of glass, PMMA, hydrogel, sili-
cone and haptic parts of titanium, teflon, protoplast and
dacron. Keratoprotheses whose haptic parts are made of
the patient's bone or tooth are very well tolerated.
Irrespective of the used material in 30% of the cases the
keratoprothesis is rejected 5 years after the operation. The
main and lat reason is aseptic necrosis. It was due to meta-
bolic disorders coused by the keratoprothesis in the leu-
coma. In order to avoid this complication the attempts were
made to use carbon-carbon fibre material to built the haptic
part (FIG. 1).

The material underwent slow biodegradation and
biocolonization which enabled to limit frequency of aseptic
necrosis. After a year of observation, however, it turned out
that the haptic part built in sach a way becomes unable to



RYS. 1. Prototyp keratoprotezy z kompozytu
weglowo-weglowego.

FIG. 1. Prototype of keratoprothesis made of
carbon-carbon composite material.

ratoprotezy. Gtéwnym i ostatecznym powodem jest mar-
twica aseptyczna. Spowodowana zostata zaburzeniami
metabolicznymi wywotanymi przez keratoproteze w bielmie.
Aby unikna¢ tego powiktania podjeto préby wykorzystania
materiatu z wiékna weglowo-weglowego do budowy czesci
haptycznej (RYS. 1).

Materiat ten ulegat powolnej biodegradaciji i biokolonizaciji
dzieki czemu udato sie ograniczy¢

czestos¢ martwicy aseptycznej. Okazato sie jednak, ze tak
skonstruowana czes¢ haptyczna po roku obserwacji traci
zdolnos¢ do podtrzymywania cylindra optycznego [1].
Pojawita sie koniecznos¢ wypracowania nowego potacze-
nia czesci nosnej i optycznej, ktére

sprostato by procesom tacznotkankowym, cisnieniu hydro-
statycznemu ptynu komorowego i sitom mechanicznym.

Soczewki

Najczesciej wykonywang operacja okulistyczng na Swiecie
jest operacja zaémy. Wedtug r6znych analiz w chwili obec-
nej zyje okoto 30 milionéw ludzi z obustronng odwracalng
Slepotg w wyniku za¢my. Szacuje sie, ze liczba oséb z po-
wodu zaé¢my rosnie co roku o milion, w zwigzku z wydtuze-
niem zycia.

Usuniecie zmetniatej soczewki powoduje koniecznos¢ wpro-
wadzenia implantu o odpowiedniej mocy, ktéra uzupetnita
by spowodowana luke w refrakcji.

Poczatkowo byty to wszczepy przedniokomorowe. Z uwagi
na duza liczbe powiktan zastgpiono je wszczepami tylno-
komorowymi, a obecnie podstawowag metodg staje sie fa-
koemulsyfikacja z implantem wszczepianym do torebki so-
czewki [3].

Twarde implanty wykonane z PMMA zastapione zostaly
przez miekkie zwijalne implanty silikokowe i akrylowe. Ich
whasciwosci pozwalajag na wprowadzenie implantu do ko-
mory przedniej przez ciecie 3,5mm i mniejsze.

Trwaja prace kliniczne nad soczewkami posiadajgcymi wia-
Sciwosci szkiet progresywnych i akomodacyjnych.

Teczowki

Teczoéwka odgrywa w oku te samag role, jaka w aparacie
fotograficznym odgrywa przystona.

Jej ubytki sa najczesciej spowodowane zmianami wrodzo-
nymi, urazami lub schorzeniami zapalnymi.

Najczesciej dla uzupetnienia jej braku stosuje sie kolorowe
szkta kontaktowe, lub wszczepy z warstwa posiadajaca wta-
Sciwosci przestony. Trwajg prace kliniczne nad zastosowa-
niem materiatu dakron do wytworzenia teczéwki.
Wyzwaniem dla okulistow i inzynierow bedzie zbudowanie
teczéwki posiadajacej zdolnosci reakcji na swiatto?

Ciato szkliste
W chwili obecnej brak jest substytutu, ktory na trwate mogh-
by zastapic ciato szkliste.

RYS.. 3. Oko krdlika z
wszczepionym mate-
riatem.

FIG. 3. An eye of arab-
bit with inserted mate-
rial.

RYS. 2. Implantacja
soczewki zwijalnej.
FIG. 2. implantation
of a foldable lense.

support the optic cylinder [1]. It became necessary to work
out a new connection between the supporting and optic parts
which would resist connective tissue processes, hydrostatic
pressure of chamber liquid and mechanical forces.

Lenses

The most often perfofmed ophtalmological operation in the
world is cataract operation. According to various anallyses
there are nowadays about 30 milion people with reversible
blindness caused by cataract. Itis estimated that the number
of people suffering from cataract rises by a milion every
year due to lenghtening of lifetime.

Removal of a turbid lense requires inserting an implant pow-
erful enough to complete the gap in refraction. At first these
were anterior chamber grafts. Due to a geat number of com-
plications they were repleaced with posterior chamber grafts
and now phacoemulsification with an implant inserted into
lenticular capsule becomes the main method [3].

Hard implants made of PMMA were repleaced with soft,
foldable, silicone and acryl implants. Their properties en-
able to insert an implants to the anterior chamber through a
cut 3,5 mm wide or less.

Clinical studies are out over lenses which have properties
of progressive and accommodative glass.

Irises

An iris plays the same role in an eye as an diaphragm in a
camera. Its defects are usually caused by congenital
changes, injuries or inflammatory diseases. Colour contact
lenses or implants with a film of diaphragm properties are
usually to complete its defects. Clinical studies of using
dacron to built an iris are carred out.

It will be challenge for ophtalmologists and engeneers to
built an iris able to react to light.

Vitreus body

At present there in no substitute which could permanently
repleace vitreus body

Widely used silicone oil must be removed from an eye after
some time, which puts the patient at risk of additional op-
eration and is usually the beginning of a renewed retinal
detatchment and the gases used (SF6, C3F8) are absorbed
and their working as endotamponade recedes.

Gluacoma

One of the most dangerous eye diseases which causes so
called irreversible blindness is glaucoma. It is estimated that
over 40 milion people in the world suffer from it and 6 milion
of them are irreversibly blind.

Trabeculectomy, which until recent was a method of choice
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Stosowany powszechnie olej silikonowy musi by¢ po pew-
nym czasie usuniety z oka,co naraza pacjenta na ryzyko
dodatkowego zabiegu i czesto jest poczatkiem ponownego
odwarstwienia siatkowki, a stosowane gazy SF6i C3F8 ule-
gaja wchionieciu i po tym okresie ich dziatanie jako endo-
tamponady ustepuije.

Jaskra
Jednym z najgrozniejszych schorzen oczu powodujacych
tzw. nieodwracalng $lepote jest jaskra. Szacuje sie, ze cho-
ruje na nig okoto 40 milionéw ludzi na Swiecie, z czego 6
milionéw ma nieodwracalng obuoczna Slepote.
Trabekulektomia, ktéra do niedawna byta metoda z wyboru
w leczeniu wielu postaci jaskry coraz czesciej zastepowa-
na jest prze zabiegi nieperforujgce. Podczas wykonywania
tych zabiegow lekarze okulisci stosujg implanty $rédtwar-
dowkowe. Dotychczas stosowane implanty z materiatéw
organicznych takich jak kolagen zwierzecy czy Sk-gel(hia-
luronian sodu) zastepowane sg przez implanty z polimeréw
[4].

W przypadku niepowodzenia zabiegdw niepenetrujgcych z
implantami stosuje sie zabiegi setonowe [5].

Setony, czyli sztuczne przetoki filtrujgce wykonywane sa z
polipropylenu i silikonu istnieje ogromne zapotrzebowanie
na setony, ktére wykowywane byty by w Polsce.

Oprocz implantow na state
wprowadzanych do organizmu

stosujemy implanty wprowa-
dzane na pewien okres. Przy-
ktadem moga by¢ retraktory
teczéwek (RYS. 5), ktore
umozliwiajg bezpieczne wyko-
nanie zabiegu w przypadku

wspotistnienia zrostow tylnych
lub pierscienie wprowadzane
do torebki soczewki podczas
zabiegu usunigcia podwichnie-
tej soczewki (RYS. 6).

WhniosKi

RYS. 5. Retraktory
teczowki.
FIG. 5. Iris retractors.

Dalszy rozwdj okulistyki wymaga Scistej wspotpracy po-
miedzy lekarzami i inzynierami w celu opracowania nowych
implantéw mogacych sprostac potrzebom naszych pacjen-
téw.
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RYS. 4. Sklerektomia gteboka z implantacja
Srodtwardowkowa SK-gelu.

FIG. 4. Deep sclerectomy with Sk-gel intrascleral
implantation.

in traeting many forms of glaucoma, is more and more of-
ten repleaced with non-penetrating procedures. While per-
forming these proceures ophtalmologists use intrascleral
implants. Implants from organic materials such as animal
collagen or Sk-gel (sodium hialuronate) used so far are
repleaced with implants made of polymers [4].

When non-penetrating procedures with implants fail seton
procedures are performed [5]. Setons which are artificial
filtrating fistulas are made of polyprophylen and silicone.
There is a great demand for
setons which would be produced
in Poland.

Apart from implants which are in-
serted into the organism, perma-
nently we use implants which are
inserted for a certain period of
time. For instance iris retractors
(FIG. 5) which enable to perform
an operation safely in case of co-
existence of posterior synechiae
or rings inserted to the lenticular
capsule during removal of a
subluxated lense (FIG. 6).

RYS. 6. Pierscien.
FIG. 6. Ring.

Conclusions

Further development of ophtalmology requires close co-
operation of doctors and engeneers in order to precess new
implants which would be able to meet our patients’ needs.
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[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 221-223]

Wstep

Stop Ti6AI4V juz w latach 80-tych traktowany byt jako
tworzywo modelowe wykorzystywane w alloplastyce sta-
wowej [1-3]. Analizy biomechaniczne wykazujg, ze opty-
malne wiasnosci mechaniczne implantu sa zwigzane ze
strukturg chemiczng i fazowg biomaterialu metalicznego.
Obecnie prowadzone sa préby modyfikacji modelowego
stopu Ti6Al4V. Zastrzezenia w odniesieniu do stopu Ti6Al4V
dotyczg sktadu chemicznego, a gtéwnie udziatu aluminium
i wanadu. Obserwacje kliniczne dotyczace biotoleranciji en-
doprotez z tego stopu wykazaly, ze wanad wywotuje re-
akcje cytologiczne i w konsekwencji zaburzenia neurogen-
ne, a aluminium z kolei wplywa na rozmigkczenie kosci,
uszkadza komérki nerwowe, moze wywotywac schorzenia
modzgu i naczyn krwionosnych [2, 3]. Na tle omawianych
trudnosci podejmowane sag préby modyfikowania sktadu
chemicznego i fazowego stopdéw na osnowie tytanu. Roz-
wigzanie takie jest jednak z reguty bardzo kosztowne. Al-
ternatywa jest wytworzenie powtok ochronnych zapobiega-
jacych rozwojowi proceséw korozyjnych, ktdre moga takze
polepszaé wiasnosci trybologiczne. Do najczesciej stoso-
wanych metod modyfikacji powierzchni stopéw tytanu na-
lezy zaliczy¢: pasywacje, wytwarzanie powtok weglowych
(miedzy innymi o strukturze DLC - Diamond Like Coating,
fullereny, nanorurki, etc), SiC, TiC, wielowarstwowe (Ti -
wegiel, SiC - wegiel), HAP - Hydroxyapatyt. Powtoki powin-
ny by¢ elastyczne aby w trakcie pracy implantu oraz ewen-
tualnego modelowania nie ulegaly pekaniu. Na tym tle w
Zaktadzie Inzynierii Biomedycznej podjeto probe wytworze-
nia warstw pasywnych na stopie Ti6Al4V ELI zapewniajg-
cych dobra odpornos¢ na korozje oraz podatnos¢ do od-
ksztatcen plastycznych.

Metodyka

Materiat do badan stanowity prébki wykonane ze stopu
Ti6Al4V ELI [4]. Prébki poddano nastepujagcym obrobkom
powierzchniowym: szlifowaniu, polerowaniu elektrochemicz-
nemu, utlenianiu anodowemu (pasywacji elektrochemicz-
nej). Polerowanie oraz pasywacje elektrochemiczna prze-
prowadzono w nowo opracowanych kapielach. Odpornos¢
korozyjna oceniono metoda potencjodynamiczng w roztwo-
rze fizjologicznym Tyrode’'a o temperaturze 36,6+1°C i pH
z przedziatu 6,9-7,5. Uzupetniajaco przeprowadzono ba-
dania odpornosci na korozje szczelinowa wg zalecen nor-
my ASTM [5]. Badania struktury elektronowej i sktadu che-
micznego warstwy powierzchniowej przeprowadzono me-
toda spektroskopii fotoelektronéw wzbudzonych promienio-

CHARACTERISATION
OF PASSIVE LAYERS
ON THE TITANIUM ALLOY
USED FOR MEDICINE
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PoLiTECHNIKA SLASKA, CENTRUM INZYNIERI BIOMEDYCZNEJ,
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[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 221-223]
Introduction

Titanium alloy Ti6Al4V has been used as a main mate-
rial to produce implants since '80 [1-3]. Biomechanical analy-
ses show that optimal mechanical properties are correlated
with chemaical and phase structure of mettalic biomaterial.
Nowadays a lot of studies is dedicated to modiffication of
the Ti6AI4V alloy. Main problem connected with Ti6AI4V
concerne a containing of aluminium and vanadium. The clini-
cal obserwations concerning biotolerance of endoprothesis
made from this alloy showed that vanadium causes a
cytologic reaction and as a concecquance neurological prob-
lems. An aluminium generates osteomalasis, damage nerve
cells and can causes brain and blood diseases. Becouse of
this, trials of chemical and phase compositions modiffication
are led by many institiutions. This solution seem to be ex-
pensive. Creation of the protective layers can be an alter-
native solution. The layers prevent from corrosion and im-
prove tribological properties. Pasivation, carbon coatings,
DLC, SiC, TiC, multilyers (Ti-wegiel, SiC-wegiel), HAP are
main methods employed for medical and technical purposes.
The layers should be flexible not to breake after or during
implIntation. In Biomedical Engineering Centre an attempt
was made to generate the passive layers on the Ti6AI4V
ELI alloys that ensure good corrosion resistance and flex-
ibility.

Materials and methods

Ti6Al4V ELI was used in the research. Chemical com-
position and mechanical properties met the ASTM stand-
ard [5]. Surface preparation involved: grinding, electro-
chemical polishing, anodic oxidation. The polishing and
oxidation carried out in the new chemical bath. The corro-
sion resistance of the layers was evaluated by
potentiodynamic method in the Tyrode's solution (36,6+1°C
and pH=6,9-7,5). Additionaly crevice corrosion tests of the
specimens were carried out according to ASTM standard
[4]. In the X-ray Photoelectron Spectroscopy the electron
and chemical structures were evaluated.

Results

Ti6Al4V ELI alloy with grinded surface had the corrosion
potential in the range of E_,,=+50++59 mV, the breakdown
potential was in the range of Eg; =+1540++1980 mV.
Electrochemical polishing caused 75 mV increase of the
corrosion potential Ecor and 500 mV increase of breakdown
potential E;. For the polished and passivated electro-chemi-
cally specimens the corrosion potential increased to
E.,=+342++402 mV. The increase of anodic current den-
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waniem rentgenowskim (XPS).
Wyniki badan

W wyniku przeprowadzonych badan odpornosci na ko-
rozje wzerowg stwierdzono, ze wartosci potencjatu koro-
zyjnego stopu Ti6AIV ELI o powierzchni szlifowanej mie-
Scity sie w przedziale E,,=+50++59 mV, natomiast poten-
cjaty przebicia w przedziale E,=+1540++1980 mV. Zasto-
sowanie polerowania spowodowato wzrost potencjatu ko-
rozyjnego o okoto 75 mV i potencjatu przebicia o okoto 500
mV. Wytworzenie warstwy pasywnej wg opracowanej w
pracy technologii spowodowato dalszy wzrost potencjatu
korozyjnego do wartosci z zakresu E,,=+342++402 mV. Dla
prébek z wytworzong warstwg pasywna nie obserwowano
znacznego wzrostu gestosci pragdu anodowego w calym
badanym zakresie (do 5 V), co $wiadczy o dobrych wiasno-
Sciach ochronnych wytworzonej warstwy.

Wykonane badania odpornosci stopu tytanu na korozje
szczelinowg wykazaly, ze probki

Z tego stopu zaréwno szlifowane, jak i polerowane i pasy-
wowane, sg odporne na korozje szczelinowa - RYS.1.
Wykonane pomiary widm przeglagdowych metoda XPS dla
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RYS. 1. Przebieg zmian pradu anodowego w
funkcji czasu dla prébek o powierzchni
polerowanej i pasywowanej ze stopu Ti6Al4V ELI
przy wartosci potencjatu 800 mV.

FIG. 1. The graph of the anodic current in time
for polished and oxidized Ti6Al4V ELI specimens
for potential 800 mV.

Steg enie
atomowe
Atomic
concentration
[%]

41,29

Zwigzek
chemiczny
Chemical
compounds

TiO2+
zanieczy-
szczenia

contamination

zanieczyszczenia
contamination

siarczany
sulfates

TABELA 1. Sktad chemiczny warstw pasywnych wytworzonych na stopie tytanu wyznaczony na podstawie

badan XPS.

TABLE 1. Chemical composition of oxide layers produced on the titanium alloy on the base of the XPS

examinations.

prébek o powierzchniach polerowanych i pasywowanych
ujawnity wystepowanie nastepujacych pierwiastkéw: Al, C,
Ca,F,Cr,Fe,N,Na, O,P, S, Si, Tioraz V - rys. 2. Wykona-
nie widm szczegotowych pozwolito na identyfikacje zwigz-
kéw chemicznych z udzialem poszczegdlnych pierwiast-
kéw oraz ich ilosciowych udziatéw w warstwie - TABELA 1.
Tytan wystepowat gtdwnie w postaci tlenku TiO,. Dla wszyst-
kich prébek, w odniesieniu do rdzenia, obserwowano obni-
zenie stezenia wanadu i aluminium w warstwie pasywnej
bedacych w formie tlenkéw (Al,O,, V,0;). Na powierzchni
zaobserwowano pewne ilosci chromu oraz fluoru, ktére sg
pozostato$ciami z procesow elektrochemicznych. Tréjwar-
tosciowy chrom zwigzany byt w postaci tlenku, natomiast
fluor wystepowat jako fluorek.

Omowienie wynikow

Na podstawie przeprowadzonych w pracy badan stwier-
dzono petng zalezno$¢ pomiedzy wynikami poszczegdlnych
analiz. Wytworzenie warstwy pasywnej wplywato na popra-
we odpornosci korozyjnej, jak rowniez na zmniejszenie ak-
tywnosci chemicznej. Najwiekszg odpornoscig korozyjna
charakteryzowaty sie probki ze stopu tytanu, ktére w skia-
dzie chemicznym warstwy pasywnej zawieraty gtéwnie tle-
nek tytanu TiO,. W warstwach tych obserwowano ponadto

sity in the investigation range up to +5V was not observed
for the passivated specimens. Crevice corrosion tests
showed that Ti6Al4V ELI specimens (both grinded and
polished+oxidated) are resistant for this type of corrosion -
FIG. 1.

The survey spectrums obtain from the XPS tests of pol-
ished and oxidated specimens revealed the following ele-
ments: Al, C, Ca, F, Cr, Fe, N, Na, O, P, S, Si, Tioraz V -
FIG. 2. The chemical compauds and their concentration was
indentified by the use of the XPS high resolution spectrums
- TABLE 1.

Titanium was predominantely in oxide form TiO,. The lower
concetration of the vanadium and aluminium (both in oxide
form Al,O,, V,0) in the passive layer compering to the bulk
material was observed. Minute amout of chromium and
fluorine was observed on the surface. Chromium occured
as a trioxide and fluorine as a fluoride.

Discussion

On the basis of the tests on the titanium alloy specimens
it was stated that polishing and oxidation procesess caused
increase of corrosion resistance. The main component of
the pasive layer of the specimens that has the highest cor-
rosion resistance was titanium dioxide TiO,. In the layer
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obnizenie stezenia aluminium oraz wanadu, co nalezy uzna¢
za bardzo korzystne dla biotolerancji stopu w Srodowisku
tkankowym. Aluminium oraz wanad wystepowaly w formie
utlenionej.
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Streszczenie

W ponizszej pracy podjeto prébe otrzymania no-
wej generacji witokien PAN zawierajgcych nano -czast-
ki krzemionki. Wtokna poliakrylonitrylowe o wytrzyma-
tosciach przekraczajacych 26 cN/Tex, opracowano
jako prekursor dla wiékien weglowych. Widkna we-
glowe zawierajgce faze ceramiczng moga zostac
wykorzystane jako materiaty implantacyjne przyspie-
szajgce odbudowe tkanki kostnej. Przedmiotem pra-
cy byto okreslenie wpltywu krzemionki na wytrzyma-
tos¢ i mikrostrukture wtokien PAN oraz otrzymanych
z nich witdkien weglowych.

Stowa kluczowe: nanoczastka, krzemionka, pre-
kursor wtdkien, formowanie widkien, wtokna weglo-
we

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 224-228]

Wstep

Zastosowanie do wytwarzania prekursorowych wiokien
poliakrylonitrylowych nanokompozytu, w ktérym w tworzy-
wie witoknotwdrczym, rozproszone sg ceramiczne nano-
czastki stwarza mozliwosci nadania im szeregu nowych
cech, niespotykanych dotad w klasycznych wiéknach pre-
kursorowych. Widkna weglowe, otrzymane z takiego pre-
kursora, rowniez powinny wykazywac¢ obecnos¢ krzemion-
ki. Modyfikowane materiaty weglowe, moga by¢ z powo-
dzeniem wykorzystywane do leczenia ubytkdw tkanki kost-
nej lub chrzestnej [1-3] Z wprowadzeniem do widkien ce-
ramicznych nanododatkéw zwigzany jest rowniez wzrost
porowatosci widkien. Zostalo to przez nas stwierdzone
w przypadku innych tworzyw wiéknotwérczych [4]. Obec-
nos¢ nie wibknotworczych nanododatkow wplywa takze
na zmiane charakterystyki reologicznej roztworéw prze-
dzalniczych oraz moze powodowaé zmniejszenie podat-
nosci tworzyw na deformacje w etapie rozciggu [5-7].

Celem pracy jest okreslenie wptywu wprowadzonej do
tworzywa nanokrzemionki na mikrostrukture i wtasciwo-
Sci wytrzymatosciowe prekursorowych wiokien poliakrylo-
nitrylowych oraz wtékien weglowych. Dob6r warunkéw for-
mowania ukierunkowany na maksymalizacje whasciwosci
wytrzymatosciowych przy jednoczesnie podwyzszonej
porowatosci umozliwi wytypowanie warunkéw wytwarza-

EFFECT OF SILICA NANO-
PARTICLES ON THE
PROPERTIES OF
PRECURSOR PAN
FIBRES AND OBTAINED
FROM THEM CARBON
FIBRES
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Abstract:

New generation PAN fibres containing silica
nanoparticles with a tenacity of 26 cN/tex have been
prepared to be used as precursor fibres to carbon fi-
bres; the presence of silicon in carbon fibres will make
it possible to use them for implants that can support
and stimulate the process of bone reconstruction. The
effect of silica nanoparticles on the strength proper-
ties and porous structure of the fibres has been as-
sessed.

Key words: silica nanopatrticles, precursor fibres,
fibre formation, carbon fibers

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 224-228]

Introduction

The use of a fibre-forming material that contains scat-
tered ceramic nanoparticles for the manufacture of
polyacrylonitrile precursor fibres makes it possible to im-
part to them several new features, unparalleled in conven-
tional precursor fibres. Carbon fibres prepared from such a
precursor will contain silicon incorporated in the form of silica
nanoparticles during PAN fibre formation. properties. Modi-
fied carbon fibers can be promising implants for healing of
tissue defects of bone and cartilage. [1-3]. The incorpora-
tion of ceramic Nan particles into fibres results in an in-
crease in fibre porosity as confirmed by us in the case of
other fibre-forming polymers [4]. The presence of non-fi-
bre-forming Nan particles changes also the theological char-
acteristic of spinning solutions and can decrease the sus-
ceptibility of the fibre-forming material to deformation dur-
ing fibre drawing [5-7].

The aim of the present study is to assess the effect of
the incorporated silica Nan particles on the porous struc-
ture and strength properties of precursor polyacrylonitrile
fibres. The selection of fibre spinning conditions directed
towards the maximisation of strength properties with simul-
taneously increased porosity will make it possible to pro-
duce a new generation of precursor fibres containing silica
nanoparticles. These fibres will show an increased porosity
(required in respect of using carbon fibres for medical ap-
plications) as well as a strength suitable for the fibre car-



nia nowej generacji zawierajacych nanokrzemionke wi6-
kien prekursorowych. Wiékna te wykazywaé beda (poza-
dang ze wzgledu na zastosowanie medyczne widkien
weglowych) podwyzszong porowatosé przy wytrzymato-
Sci odpowiedniej do procesu karbonizac;ji.

Materiaty i metody

Do wytwarzania wtokien stosowano terpolimer PAN o
sktadzie:
- 93-94% meréw wagowych akrylonitrylu,
- 5-6% merow wagowych akrylanu metylu,
- ok. 1% merow wagowych alilosulfonianu sodu.
Uzyto nanokrzemionke w ilosci 3% w stosunku do masy
polimeru o wymiarach rzedu od kilkunastu do 50 nm (ozna-
czonych na podstawie zdje¢ z mikroskopu skaningowego).
Wiékna formowano z 22% roztworu przedzalniczego PAN
przy zastosowaniu jako rozpuszczalnika DMF. Po procesie
zestalania wtdkna poddawano dwuetapowemu rozciggowi
w kapieli plastyfikacyjnej oraz w atmosferze przegrzanej pary
wodnej [4]
Stabilizacje prekursora zawierajgcego nano czastki SiO,,
prowadzono wieloetapowo w zakresie temperatur 150-
280°C, w utleniajgcej atmosferze. Nastepnie wtokna karbo-
nizowano w temperaturze 1000°C przez 15 minut (50C/min).
Mikrostrukture wtokien weglowych i sktad chemiczny scha-
rakteryzowano przy uzyciu mikroskopii skaningowej z mi-
kroanaliza rentgenowska. Modut wtasciwy wtokien prekur-
sorowych i karbonizowanych wyznaczono stosujac bada-
nia ultradzwiekowe [8].

Wyniki badan i dyskusja

Wptyw nanododatku SiO, na wtasciwosci widkien PAN
W metodzie formowania z roztworu na mokro struktu-
ra i wlasciwosci witdkien uzaleznione sa od przebiegu
procesu zestalania i podatnosci tworzywa na deformacje
w etapie rozciggu. Podstawowym parametrem procesowym
jest wielkos¢ wyciagu filerowego i zwigzana z tym wartos¢
deformacji w etapie rozciggu. Wyciag filerowy zmieniano w
zakresie od -50% do 50%. Jednoczesnie zgodnie z zato-
zeniem proces zestalania prowadzony byt w tagodnej ka-
pieli zestalajacej o podwyzszonej zawartosci rozpuszczal-
nika i niskiej temperaturze, co stwarzato korzystne warun-
ki do otrzymywania widkien o podwyzszonej wytrzymato-
Sci.
W TABELI 1 umieszczono wtasciwosci wytrzymatosciowe,

Moisture
absorption
at 100%

at 65% RH RH

spun Total  Moisture

draw draw absorption
out ratio
ratio
[%]  [%] [%] [%]

Tenacity

[cN/tex]

TABELA1l. Witasciwosci wytrzymatosciowe,
sorpcyjne dla prekursorowych wtékien PAN z 3%
udziatem nanokrzemionki.

TABLE 1. Mechanical and sorption properties of
PAN presursor fibres with 3% addition of Silica
nano-powder.

©00000000000000000000000000000000000000000 —

bonisation process.

Materials and methods

PAN terpolymer with the following composition was used
to prepare fibres:
- 93-94% by wt. of acrylonitrile units,
- 5-6% by wt. of methyl acrylate units,
- about 1% by wt. of sodium allylsulphonate.
Silica nanoparticles with dimensions from a dozen or so nm
to 50 nm (measured from their images under scanning a
microscope) were used as additives. Fibres were spun from
a 22% PAN spinning solution using DMF as solvent. After
solidification the fibres were drawn in two stages: in a plas-
ticising bath and under superheated steam, respectively [4].
PAN fibers were stabilized in oxidizing atmosphere by
multistage process(150 -280°C). Carbonization process was
done in 1000°C/15 min. with heating rate of 50 C/min.
Porosity of PAN fibre was measured by using Carlo Erba
equipment. Microstructure and elemental analysis of car-
bon fibers containg nano-particles were characterized by
scanning microscopy (Joel) and EDS analysis. The elastic
properties of fibers were calculated by using ultrasonic
method.

Results and discussion

The effect of SiO, nanoparticles addition on properties
of PAN fibers

In the wet process of fibre formation from solution, the
fibre structure and properties depend on the course of so-
lidification and the polymer susceptibility to deformation
during the drawing stage. The basic process parameter is
the as-spun draw out ratio and the related to it deformation
during drawing. The as-spun draw out ratio was changed
within the range from -50% to 50%. In accordance with the
accepted assumption, the solidification of fibres was car-
ried out in a mild solidifying bath with an increased content
of solvent and at a low temperature to create beneficial con-
ditions for the formation of fibres with an increased strength.
TABLE 1 contains the results of measured tenacity and mois-
ture absorption of the precursor PAN fibres with silica Nan
particles obtained with various values of as-spun draw out
ratio and total draw ratio.
The character of changes in fibre tenacity versus the as-
spun draw out ratio and the total draw ratio shows an ex-
treme course (FIG. 1). The tenacity at a level of 26.37 cN/

20
520

As-spun draw ratio[%)
final draw rario[%] -20

480

440 -60

RYS. 1. Zaleznos¢ wytrzymatosci wiasciwej od
wyciagu filerowego i rozciggu catkowitego dla
probki PAN 2.

FIG. 1. Relationship of specific strength, and total
extention for sample PAN 2.

A MATERIALOW
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at 65% RH at 100%
RH
[%]

[%] [%]

[cN/tex]

TABELA 2. Poréwnanie wtasciwosci widkien PAN
z nanododatkiem oraz bez nanododatku.
TABLE 2. Comparison of properties of PAN fibres
with and without Silica nano-powder addition.

sorpcyjne dla prekursorowych witokien PAN z nanokrze-
mionka przy réznym wyciagu filierowym i réznych warto-
Sciach rozciggu catkowitego. Charakter zmian wtasciwo-
sci wytrzymatosciowych w funkcji wyciggu filerowego i
rozciggu ma przebieg ekstremalny (RYS.1). Wytrzyma-
to$¢ na poziomie 26,37 cN/tex przy jednoczesnie dobrych
whasciwosciach sorpcyjnych, za ktére w bezposredni spo-
séb odpowiedzialna jest wytworzona struktura drobnopo-
rowata, wykazujg wtdékna formowane przy niskiej wartosci
wyciagu filerowego na poziomie - 20% (probka PAN 2).
W celu poréwnania wptywu nanododatku na wtasciwosci
widkien prekursorowych wyprzedzono widékna bez nano-
dodatku w analogicznych warunkach co wtékna oznaczo-
ne symbolem PAN 2, (TABELA 2).

Z analizy wptywu nanododatku SiO, na strukture porowatg
widkien formowanych w wytypowanych warunkach wyni-
ka, iz wlbkna zawierajace nanododatek SiO, odznaczajg
sie wyzszg catkowitg objetoscia pori wieksza powierzch-
nig wewnetrzng w poréwnaniu z wtéknami bez nanodo-
datku (TABELA 3).

Jednak ze wzgledu na rzad wielkosci catkowitej objeto-
Sci por widkien tych nie mozna zaliczy¢ do typowych
widkien o podwyzszonej porowatosci.

Charakter struktury porowatej dla obu typéw wiékien jest
odmienny (RYS. 2). W przypadku wiékien bez nanodo-
datku krzywa rozktadu por odznacza sie ptaskim przebie-
giem w zakresie por matych i $rednich oraz wystepowa-
niem wysokiego maksimum w zakresie por bardzo du-
zych. Natomiast dla wtékien zawierajgcych nanokrzemion-
ke na krzywej rozktadu por wystepuja trzy wyrazne mak-
sima w zakresie por matych i Srednich oraz bardzo duzych.
Wibkna zawierajace nanododatek SiO, wykazujg wiec ko-
rzystne podwyzszenie udziatdw procentowych por ma-
tych i Srednich przy jednoczesnym obnizeniu por bardzo
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RYS. 2. Zaleznos¢ udziatéw procentowych por w
funkcji logarytmu ich promienia.

FIG. 2. Log dependence of % contribution of
pores and their radius.

Sample Total Internal

symbol

Percent contents of pores [%)]
pore surface  Small Medium @ Large = Very
volume [m?%g] pores pores pores large
[em®g] 4- 12.3-75 75- pores
12.3 [nm] 750 750-
[nm] [nm] 7500

E[nmiH

PAN 2

PAN
without
Sio,

TABELA 3. Udzialy procentowe zbiorow kapilar,
powierzchnia wewnetrzna i catkowita objetosc
por dla widkien zawierajacych nanododatek oraz
widkien bez nanododatku.

TABLE 3. Capillary contribution, specific
surfaace and total pore volume for fibres free of,
and containing nano-powder addition.

tex and good absorption properties that result directly from
the formed fine-porous structure are shown by the fibres
formed with a low value of the as-spun draw out ratio at a

level of -20% (sample PAN 2).

In order to compare the effect of silica nanoparticles on the
properties of precursor fibres, also fibres without this addi-
tive were spun under the same conditions as those of sam-
ple PAN 2 TABLE 2). From the analysis of the effect of
silica nanopatrticles on the porous structure of fibres formed
under selected conditions it follows that these fibres show
higher total pore volume and internal surface than those of
fibres without silica nanoparticles (TABLE 3).

However, considering the order of magnitude of the total
pore volume, these fibres cannot be considered as typical
fibres with increased porosity.

The porous structures of both types of fibres show different
character (FIG.2). In the case of fibres without silica
nanopatrticles, the pore distribution curve shows a flat course
within the range of small and medium-sized pores and a
high maximum within the range of very large pores. On the
other hand, the pore distribution curve of fibres containing
silica nanoparticles has three distinct maxima with the range
of small, medium-sized and very large pores. Thus, the PAN
fibres containing silica nanoparticles show a beneficial in-
crease in the percent contents of small and medium-sized
pores with a simultaneous decrease in the content of very
large pores in comparison with the fibres without silica
nanoparticles. This is a very advantageous phenomenon
as the very large pores are a source of structural defects
occurring also in carbon fibres after carbonisation [6].

The precursor PAN fibres with a beneficial pore contribu-
tion and a total pore volume at a level of 0.6 cm®/g that
classifies them as highly porous fibres were obtained under
fibre formation conditions typical for highly porous fibres [5].
The effect of SiO,nanoparticles addition on properties
of carbon fibres
The microscopic observations of fibres as well as X-ray
microprobe examination carried out before and after
stabilization process indicate the presence of silica both on
the surface and inside the fibres (FIG. 3). In order to deter-
mine the efects of Silica addition on the properties of car-
bon fibres, the ultrasonic tests have been performed using
the MT-541 apparatus and transducers with concentrators,
of the frequency of 1 MHz.

The measurements of the ultrasound wave transfer time
were performed on thin bundles o ffibres of length of about

15 cm for precursor fibres, and of the length of 9 cm for
carbon fibres. The free ends of the bundles were glued to



duzych w poréwnaniu z wtdknami bez nanododatku. Jest
to zjawisko bardzo korzystne poniewaz pory bardzo duze
sg zrodtem defektdw strukturalnych wystepujacych réwniez
po procesie karbonizacji we wtéknach weglowych [6]
Widkna prekursorowe PAN o korzystniejszym rozktadzie por
i catkowitej objetosci por na poziomie rzedu 0,6 cm?/g
upowazniajacej do zakwalifikowania ich do grupy widkien
wysokoporowatych uzyskano w warunkach formowania ty-
powych dla wtdkien wysokoporowatych [5].
Wptyw nanododatku SiO, na wiasciwosci widkien we-
glowych

Obserwacje mikroskopowe wtokien jak réwniez badania
przy uzyciu mikrosondy rentgenowskiej przeprowadzone
przed i po procesie stabilizacji pokazujg, ze zaréwno na
powierzchni jak i we wnetrzu wtékien obecna jest krze-
mionka (RYS. 3).
W celu okreslenia wptywu dodatku krzemionki na wtasci-
wosci wiokien weglowych przeprowadzono badania ultra-
dzwiekowe stosujac aparat MT-541 oraz przetworniki z kon-
centratorami o czestotliwosci 1 MHz. Pomiary czaséw przej-
Scia fali ultradzwiekowej wykonano na cienkich wigzkach
wiékien o dtugosci okoto 15cm dla wtdkien prekursorowych
i okoto 9cm dla wiékien weglowych. Kohce badanej wigzki
widkien przyklejano mieszaning kalafonii z parafing do prze-
twornikéw. Pomiary powtarzano skracajac wigzki o ok. 1
cm (do uzyskania koncowej dtugosci ok. 1 cm). Predkos¢
przejscia fali ultradzwiekowej wyznaczono z wykresow za-
leznosci czasu przejscia fali ultradzwiekowej (t) od dtugosci
widkien (I). Jest to zaleznos¢ prostoliniowa (wykres 3) a tan-
gens kata nachylenia prostej (I=at+b) jest poszukiwanag pred-
koscia, czyli V = a. Wyniki pomiaréw zebrano w TABELI 4.
Wyznaczenie predkosci fal ultradzwiekowych w wtéknach
pozwala na okreslenie modutu wtasciwego widkien VZ=E/r
(E -modut Younga, r -gestos¢ pozorna) [8].
Dodatek krzemionki wptywa na obnizenie modutu wtasci-
wego oraz predkosci rozchodzenia sie fali ultradzwiekowej
zaréwno wiokien prekursorowych (PAN) jak i wytworzonych
z nich witékien weglowych. W przypadku prekursorowych
wiékien PAN zmiany te sg nieznaczne (mieszcza sie w gra-
nicach btedu pomiaru). W witéknach weglowych dodatek
nanoproszku powoduje istotne obnizenie predkosci fali ul-
tradzwiekowej.
Proces karbonizacji powoduje kilkakrotny wzrost predkosci
fali ultradzwiekowej w wtoknach. Uzyskane wartosci pred-
kosci Swiadczg o stabo uporzadkowanej strukturze wiékien.

EY S(a)
[em/us] [em/us]

0,35553 0,02028

Rodzaj widkien

Wiékno PAN
bez nanododatku
Wiékno weglowe
bez nanododatku

Wibékno PAN

z SiO, (PAN3)
Widkno weylowe
z Sio,

0,89022 0,06902

0,35392 0,00455

0,85098 0,03556

TABELA 4. Wyniki badan ultradzwiekowych.
TABLE 4. Results of ultrasonic tests.

WhniosKi

Wprowadzenie krzemionki do witdkien prekursorowych
PAN umozliwito uzyskanie nowej generacji prekursora wio-
kien weglowych o ztozonym sktadzie chemicznym. Wtok-
na weglowe wzbogacane fazg ceramiczng moga stac sie
cennym materiatem implantacyjnym do leczenia ubytkéw
tkanek.

©00000000000000000000000000000000000000000 —

RYS. 3. Obraz mikroskopowy SEM widkien
weglowych z dodatkiem nanokrzemionki (a).
Wykres EDS powierzchni widkien weglowych
modyfikowanych SiO, (b).

FIG. 3. TheSEM image of carbon fibres with silica
nano-powder addition(a). The EDS plot of fibre
surfaces modified with SiO, (b).

WEOKNO PAN + krzemionka - (wykres 5)

n
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N
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y = 0,3563x - 1,8186
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droga [cm]
=
o ol o
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czas [us]

RYS. 4. Przyktadowy wykres pojedynczego
pomiaru przejscia fali ultradzwiekowej przez
wigzke wiokien.

FIG. 4. Example of plot for single measurement
of transition time of ultrasonic wave through fibre
bundle.

transducers using the mixture of calophony rosin and par-
affin. Measurements were repeated while shortening bun-
dle length of 1 cm each time, until their final length of 1 cm
has been achieved.

The velocity of ultrasound wave was deermined fron the
diagrams of transit time (t) vs fibre length (l). This relation-
ship is linear (FIG. 3), andthe tangent of the angle of incli-
nation of the straight line (I=at+b) is the searched velocity,
i.e. V=a. The results are collected in TABLE 4. Determina-
tion of the velocity of ultrasonic wave within the fibres al-
lows to define their specific modulus V2 = E/r (E-Young's
modulus, r -relative density) [8].

The Silica addition decreases both the specific modulus and
the velocity of ultrasonic waves in presursor (PAN), as well
as in carbon fibres made of them. In the case of presursor
PAN fibres these changes are small (within the limits of
measuring error). The addition of nano-powder to carbon
fibres causes significant decrease of ultrasonic wave. Car-
bonization process leads to multiple increase of velocity of
ultrasonic wave in the fibres.

Conclusions

The incorporation of silica nanoparticles into precursor
PAN fibres made it possible to obtain a new generation pre-
cursor to carbon fibres. The resultant carbon fibres will be
designed for the manufacture of implants supporting and
stimulating the process of bone reconstruction.
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Streszczenie

Celem prowadzonych badan doswiadczalnych jest
ocena kompozytéw kopolimeréw polilactyd/poligliko-
lid w warunkach dotkankowej implantacji. Badania
przeprowadzono na grupie 30 krélikéw nowozelandz-
kich z okresami kontroli przypadajacymi na
1,2,3,6,12,24,48 tydzien. Zwierzetom implantowano
badane kompozyty w nasade dalsza kosci udowej,
oraz tkanki miekkie grzbietu. Wykonywano badania
kliniczne, radiologiczne, histopatologiczne oraz mor-
fologiczne. W kolejnych okresach obserwaciji (po 3-6
tygodniu)wokoét wszczepu obecna byta juz dojrzata
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Abstract

The aim of this study was evaluation of the lactide/
glycolide composites with carbon fibres in vivo. The
experimental study was carried out on 30 New Zea-
land white rabbits. The implants were placed in the
femoral and soft tissues of the back. The control peri-
ods were determined as 1,2,3,6,12,24,48 were clini-
cal, radiological, and histopathological and laboratory
tests were performed. . In consecutive periods of the
observations (after 3-6 weeks) round about graft has
been found mature bone tissue. Preliminary study



tkanka kostna.
Stowa kluczowe: kopolimery, laktyd, glikolid, im-
planty
[Inzynieria Biomateruiatéw, 38-43, (2004), 228-231]

Wstep

Wielokierunkowe badania wykazaty, ze bioresorbowal-
ne porowate podfoza z kopolimeréw majg swoje zastoso-
wanie w inzynierii tkankowej z wykorzystaniem dla hodowli
tkanek w warunkach in vitro [7, 9, 10]. Zaleta polimeréw
jest mozliwos¢ wytwarzania z nich termoplastycznych ele-
mentow zespalajgcych jak réwniez ich zdolno$¢ do biode-
gradacji w organizmach zywych [1, 4, 11].

Dotad nie wyjasniono w petni mechanizméw degradacji
PLLA in vitro ze wzgledu na jego ztozono$¢ i tworzenie
produktdéw endogennych, ktére moga wptywaé na proces
degradacji [2, 3, 4, 11, 12].

Toksyczne zwigzki powstate w wyniku syntezy kopolime-
row wyeliminowano poprzez zastosowanie nowego inicja-
tora-acetyloacetonianu cyrkonu [1, 4, 5].

Badane materiaty ulegaja procesowi biodegradacji w prze-
ciggu kilku tygodni przebywania w Srodowisku wodnym, co
wydaje sie by¢ czasem pozwalajacym na uzyskanie zrostu
kostnego. Do okreslenia przydatnosci opracowanych ma-
teriatdbw w praktyce klinicznej, biorgc pod uwage obserwo-
wane wczesniej spowolnienie degradacji w tkance kostnej
w poréwnaniu do badan prowadzonych in vitro w Srodowi-
sku wodnym, konieczne jest przeprowadzenie badan in vivo
na zwierzetach doswiadczalnych [10].

Celem prowadzonych badan doswiadczalnych na krélikach
jest ocena kompozytéw kopolimeréw polilactyd/poliglikolid
w warunkach dotkankowej implantacji oraz wykazanie r6z-
nic przy wzmocnieniu np.wtbknem weglowym czy hydrok-
syapatytem.

Materiat i metody

Badania doswiadczalne przeprowadzono na grupie 30
krélikéw nowozelandzkich réznej pici i wadze 3500-4000 g.
Wszystkie zabiegi prowadzone sg w Centralnej Zwierze-
tarni Slaskiej Akademii Medycznej za zgoda Komisji Bio-
etycznej. Przed zabiegiem zwierzetom podawano domie-
Sniowo 2% roztwor xylazyny, nastepnie usypiano je poda-
jac dozylnie ketamine. Dodatkowo tkanki w okolicy opero-
wanej ostrzykiwano 2% roztworem lignokainy. W chirur-
gicznie przygotowane tozysko o $rednicy 3,2 mm na bocz-
nej powierzchni przynasady dalszej kosci udowej wprowa-
dzano wszczep wykonany z kompozytu polilaktyd/poligli-
kolid P(LLA/GLA). Dodatkowo wszczepy wprowadzano w
kieszen wykonana w tkance podskdrnej na grzbiecie oraz
w kieszen wykonang w miesniu prostym grzbietu. Okresy
kontrolne wyznaczono na 1,2,3,6,12,24,48 tydzien od im-
plantacji materiatu. Po likwidacji zwierzat do badan klinicz-
nych zabezpieczano skore, miesien grzbietu, kos¢ udowa /
tkanki zawierajgce implant/ oraz dodatkowo pobierano do
oceny fragment watroby i nerki. W kazdym okresie doswiad-
czalnym pobierano krew na badania markeréw stanu za-
palnego, wykonywano radiogramy kosci oraz oceniono hi-
stopatologicznie tkanke kostng i tkanki miekkie z okolicy
wszczepu.

Wyniki
Badania kliniczne wykazaly prawidtowe gojenie sie ran

pooperacyjnych. Nie stwierdzono odczynéw zapalnych ani
patologicznej wydzieliny z ran. Gojenie przebiegato przez

results are very optimistic and give hope for getting
good material for implants. Preliminary study results
are very optimistic and give hope for getting good
material for implants.
Key words: copolymers, lactide, glycolide, im-
plants.
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 228-231]

Introduction

The multidirectional researches proved that
bioresorbable porosity vehicles of copolymers have its own
application of the tissue engineering for breeding tissues in
vitro terms [7, 9, 10]. A quality of the copolymers is either
the capability to create the thermoplastic uniting materials
or the ability to biodegradation process in vivo [1, 4, 11].
The mechanisms of biodegradation of the PLLA in vitro
haven't been explained yet cause of complicated functions
and endogenous products which can put in to the degrada-
tion process also [2, 3, 4, 11, 12].

Toxic unions, arised from copolymers synthesis, have been
eliminated by putting into practice a new acethyloacetoniate
zirconium initiator [1, 4, 5].

Whole testing material have been putting into biodegrada-
tion process in several weeks while resisted in the water
environment what seems to be correct period allow for heal-
ing bone, as well. It‘s necessary to perform different kinds
of tests either in vitro or in water environment due to experi-
mental animals for describe and determine usefulness
elaborated materials at clinical practice, taking into consider
earlier observed getting slow down the biodegradation proc-
ess in the bone‘s tissue [10].

The aim of the experimental researches management with
rabbits is the evaluation of the copolymers composites
polylactide/polyglycolide in the into tissue implantation con-
ditions and it's shows any differents by strengthen them with
for example carbon fibre or hydroxyapatite.

Materials and methods

Thirty New Zealand's rabbits, weight 3500-4000 g, male
and female, put into research program. Whole procedures
have been performed in Central Animal Room at the Upper
Silesian Medical School with the consent of Bioethical Com-
mittee. 2% Xalazin solution has been injected in to the ani-
mals‘ muscles just before each surgical procedure and next
an intravenous anaesthesia by Ketamine has been induced.
In spite of this the borderline tissues of the operated area
have been injected by 2% Lignocain as well. The polylactide/
polyglycolide with carbonic fibre graft has been implanted
into surgically prepared bed, (diameter 3,2 mm), at the lat-
eral surface of the distal epiphysis of the femoral rabbit‘s
bone. Other grafts have been inserted into subcutaneous
straight dorsal muscle pocket. Control periods assigned for
1,2,3,6,12,26,48 weeks since for implanted uniting mate-
rial. Rabbits* skins, dorsal muscles and femoral bones (tis-
sues with implants) were protected after animal’s annihila-
tion. The parts of the liver and kidneys were evaluated in
the same time also. Rabbits‘ blood has been taken for the
experimental researches looked for inflammatory markers
in every experimental period. There were taken either the
bones‘ radiograms or estimated bone tissue and soft tis-
sues hy the graft area histopathologically.

Results

The clinical researches proved properly healing of the
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rychtozrost. Badania radiologiczne wykazaty okragty uby-
tek kosci o rozmiarze odpowiadajacym srednicy wszczepu,
wokot ktérego znajdowata sie koS¢ o prawidtowej struktu-
rze. Nie stwierdzono cech osteolizy. Po okresie 1 tygodnia
wokoét wszczepu mozna byto zauwazy¢ nieznaczne zacie-
nienie przypominajgce otoczke osteosklerotyczng. Na ra-
diogramach dwu i trzytygodniowych struktura ta nie byta
juz widoczna. Histologicznie w poczatkowym okresie po
wprowadzeniu wszczepu (po 1-2 tygodniach) sciany kana-
tu byly pokryte mtoda tkanka tgczng widknistg w ktorej do-
chodzito do zywej odbudowy tkanki kostnej obecne byly
liczne beleczki kostne obrzezone osteoblastami. Natomiast
szczegolnie w szpiku kostnym obserwowano poczatkowo
liczne martwicze fragmenty kostne. Jest to pozostatos¢ po
zabiegu operacyjnym wytworzenia kanatu dla wszczepu,
otoczonych osteoklastami. W kolejnych okresach obserwacji
(po 3-6 tygodniach) wokot wszczepu obecna byta juz doj-
rzata tkanka kostna (RYS. 1). W gtebszych warstwach be-
leczki kostne wykazywaly jeszcze cechy zywej aktywnosci
komarkowej i pokryte byty licznymi osteoblastami. Badania
histopatologiczne
tkanki podskdrnej
wykazaty obecnos$¢
pogrubiatej torebki
tgcznotkankowej
zbudowanej z wt6-
kien kolagenowych .
W miedniach po
okresie 3-6 tygodni
obserwacji wokot
wszczepu widoczna
byta wyrazna torebka
zbudowana z tkanki
tacznej wioknistej.
Badania histopatolo-
giczne watroby i ne-
rek nie uwidocznity w
nich zmian patolo-
gicznych.

Ze wstepnych obser-
wacji i ocen klinicz-
nych wynika, ze kom-
pozyt kopolimeru tak
w tkankach miekkich
jak i kosci udowej jest
bardzo dobrze tolero-
wany i nie daje od-
czynéw typu "okoto
ciata obcego".

WhniosKi

wszczepu z polilaktydu.

encircled the polylactide graft.

W kosciach diugich dochodzito do szybkiego potaczenia
kompozytu z koscig udowa krélika. Badane wszczepy we
wczesnym okresie obserwacji nie wykazywaty odczynéw
zapalnych i byty bardzo dobrze tolerowane przez zywe tkan-
ki. Proces wgajania kompozytéw P(LLA/GLA) w kosciach
diugich przebiegat bardzo intensywnie w oparciu o bezpo-
Srednie potaczenie sie wszczepu z koscig. Szybka jednak
biodegradacja ogranicza bezposrednie zastosowanie w
chirurgii kostnej.

RYS. 1. Histologiczny obraz szybkiej przebudowy tkanek wokot

FIG. 1. A histological picture of the fast rebuilding tissues

post surgical wounds. There weren't noticed neither any in-
flammatory reactions nor pathological tissue secretion. We
observed the healing surgical wounds by first intention. A
circle bone tissue defect has been found during radiologi-
cal examinations seems to bone graft diameter and the cor-
rect bone structure round about also. Osteolysis traits haven't
been confirmed. A slightly opaqueness looks like
osteosclerotical ring one should noticed after one week. On
the other hand this described structure hasn't been visibled
on the two and three weeks radiograms. Histologically dur-
ing the first period after inserted graft (after 1-2 weeks) a
young connective fibrous tissue covered the canal’'s walls
and the rebuilding process of the activity bone tissue was
noticed as well. Many bone’s trabecules were encircled by
osteoblasts. Especially in medullar bone we can observed
primary many necrotic bone parts. There is resistance after
surgical procedure due to create graft canal, encircled by
osteoclasts. In consecutive periods of the observations (af-
ter 3-6 weeks) round about graft has been found mature
bone tissue. In the deeper

v v place the trabecules of the

bone were presented the
A { activity traits of the cellu-
v~R lar and were covered by
5/ many sum of the

SR, RN 7 osteoblasts (FIG. 1). The

Vi i ¥ } lower part of the medullar
& T B canal was covered by thin
3 and evident stratum of the

e < % [ bonetissue.

Histopathological exami-
nations shown a thickened
tissue capsule built of col-
lagen fibres. The evident
\ ; v connective fibrous tissue
/ s >4 has been sharply seen
; o encircled graft among the
muscles after 3-6 weeks.
There weren’t observed
any pathological changes
in liver and kidney's tis-
sues.
According to preliminary
observations and clinical
evaluations results that
copolymer composite ei-
ther in soft tissues or femo-
ral bone is very good tol-
erated and don‘t give any
reactions like "by foreign
body".

o I

Conclusions

A very fast joint process between composite and rabbit's
femoral bone has been noticed in the long bones. There
weren't any inflammatory reactions in the primary period of
the observation the grafts and were very good tolerated by
tissues in vivo. The healing process of the composites P
(LLA/GLA) due to long bones were very intensive accord-
ing to straight junction the graft and the bone. Although a
very fast biodegradation restricts the straight perform one
in to the bone surgery as well.



PiSmiennictwo

[1] Chiopek J., Kmita G., Dobrzynski P., Bero M.: Wiasciwosci zme-
czeniowe Srub z koppolimeru P(LLA/GLA) oraz kopolimeru wzmac-
nianego wtoknem weglowym. Inz. Biomat. 2002, 23, 24, 25, 88-90.
[2] Czajkowska B., Kowal J.: Wptyw makrofagéw na proces degra-
dacji poli(kwasu L-mlekowego). Inz. Biomat. 2002, 22, 23-27.

[3] Czajkowska B., Kowal J., Ptak M., Bobek M.: Oddziatywanie
makrofagow i osteoblastéw z kopolimerami PDLLA z GLA.Inz.Bio-
mat.2001, 17, 18, 19, 22.

[4] Czajkowska B., Bero M., Dobrzynski P., Kasperczyk J.: Bada-
nie biozgodnosci kopolimeréw glikolidu i laktydu otrzymywanych z
wykorzystaniem nowego inicjatora cyrkonowego lub cynowego w
oparciu o badania in vitro. Inz. Biomat., 2001, 17, 18, 19, 74-75.
[5] Dobrzynski P.,Bero M., Kasperczyk J.: Synteza i wiasciwosci
kopolimeréw biodegradowalnych (PGLA,PACA,PLCA) otrzyma-
nych w obecnosci nowego, niskotoksycznego inicjatora cyrkono-
wego. Inz. Biomat. 2001, 17-19, 72-73.

[6] Kmita G., Chtopek J.: Ocena trwatosci kompozytowych Srub
polimerowych poddanych statym obcigzeniom w warunkach in vi-
tro. Inz. Biomat. 2001, 17, 18, 19, 67-69.

SZESCIOTYGODNIOWY
OKRES OBSERWACJI
WSZCZEPOW P(LLA/
GLA)+CF
WPROWADZONYCH W
KOSC UDOWA KROLIKA

Bajor GRzEGORZ*, ADWENT MAREK**,
CIESLIK-BIELECKA AGATA**, STARZAK PIOTR?,
PRroszek MAGDALENA****  SaBaT DANEEL***, CIESLIK TADEUSZ**

*KLINIKA | KATEDRA CHIRURGII DZIECIECEJ SLAM. w Katowl-
CACH

**| KATEDRA | KLINIKA CHIRURGII SzCczZEKOWO-TWARZOWEJ
SL.A.M.w ZABRZU

***K ATEDRA | ZAKEAD PATOMORFOLOGH SL.A.M.w ZABRZU
**** K ATEDRA | ZAKEAD MATERIALOZNASTWA STOMATOLOGICZNEGO
SL.A.M w ZABRzU

Streszczenie

Celem prowadzonych badan doswiadczalnych jest
ocena kompozytow kopolimeréw polilactyd/poligliko-
lid z wtoknem weglowym w warunkach dotkankowe;j
implantacji. Badania przeprowadzono na grupie 30
krélikbw nowozelandzkich z okresami kontroli przy-
padajacymi na 1,2,3,6,12,24,48 tydzien. Zwierzetom
implantowano badane kompozyty w nasade dalszg
kosci udowej, oraz tkanki miekkie grzbietu. Wykony-
wano badania kliniczne, radiologiczne, histopatolo-
giczne oraz morfologiczne. W 3 tygodniu do$wiadcze-
nia wszczep w kosci udowej otoczony byt przez kos¢
w ktorej stwierdzono cechy aktywnej angiogenezy. Po
6 tygodniach doswiadczenia kanat wszczepu pokryty
byt warstwa dojrzatej kosci zbitej bez cech aktywno-
Sci osteoblastycznej. W tkankach miekkich wszczep
otaczata torebka tgcznotkankowa. Wstepne wyniki
wyptywajgce z doswiadczenia nalezy ocenic jako bar-
dzo obiecujgce dla pozyskania dobrego materiatu
implantacyjnego.
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Abstract

The aim of this study was evaluation of the lactide/
glycolide composites with carbon fibres in vivo. The
experimental study was carried out on 30 New Zea-
land white rabbits. The implants were placed in the
femoral and soft tissues of the back. The control peri-
ods were determined as 1,2,3,6,12,24,48 were clini-
cal, radiological, and histopathological and laboratory
tests were performed. Three weeks observation
reveled that in the femoral implant was directly joint to
the bone and active process of angiogenesis was
present. After 6 weeks of the experience the graft canal
were covered by mature compact bone without any
osteoblast activity traits. In the soft tissues implant
was surrounded by fibrous capsule. Preliminary study
results are very optimistic and give hope for getting
good material for implants.

Key words: copolymers, lactide, glycolide, carbon
fibres, implants.
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Stowa kluczowe: kopolimery, laktyd, glikolid, wiok-
no weglowe, implanty
[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 231-234]

Wstep

Kopolimery polilaktydu i poliglikolu z uwagi na mozliwosci
ksztattowania porowatosci materiatu w chwili obecnej stwa-
rzajg duze nadzieje na wytworzenie dobrego materiatu ze-
spalajacego w ortopedii i traumatologii dzieciecej. Wielo-
kierunkowe badania wykazaly, ze bioresorbowalne poro-
wate podtoza z kopolimeréw majg swoje zastosowanie w
inzynierii tkankowej z wykorzystaniem dla hodowli tkanek
w warunkach in vitro [7, 9, 10]. Zaletg polimeréw jest moz-
liwos¢ wytwarzania z nich termoplastycznych elementéw
zespalajacych jak rowniez ich zdolnos¢ do biodegradacji w
organizmach zywych [1, 4, 11]. Dotad nie wyjasniono w
petni mechanizméw degradacji PLLA in vitro ze wzgledu
na jego ztozonos$c¢ i tworzenie produktéw endogennych,
ktére moga wpltywac na proces degradaciji [2, 3, 4, 11, 12].
Stabe parametry mechaniczne wyeliminowano poprzez
zbrojenie ich wibknami syntetycznymi, np.weglowymi, na-
tomiast toksyczne zwigzki powstate w wyniku syntezy ko-
polimeréw wyeliminowano poprzez zastosowanie nowego
inicjatora-acetyloacetonianu cyrkonu. Aby zwiekszy¢ wytrzy-
matos¢ mechaniczng materialu wytworzono dla potrzeb
doswiadczalnych kompozyt kopolimeru P(LLA/GLA) z wtok-
nem weglowym krétkim oraz ciggtym [1, 4, 5].

Badane materialy ulegaja procesowi biodegradacji w prze-
ciggu kilku tygodni przebywania w Srodowisku wodnym, co
wydaje sie by¢ czasem pozwalajgcym na uzyskanie zrostu
kostnego. Do okreslenia przydatnosci opracowanych ma-
teriatdbw w praktyce klinicznej, biorgc pod uwage obserwo-
wane wczesniej spowolnienie degradacji w tkance kostnej
w poréwnaniu do badan prowadzonych in vitro w Srodowi-
sku wodnym, konieczne jest przeprowadzenie badan in vivo
na zwierzetach doswiadczalnych [10].

Celem prowadzonych badarn doswiadczalnych na krélikach
jest ocena kompozytéw kopolimerdw polilactyd/poliglikolid
z wtoknem weglowym w warunkach dotkankowej implanta-
cji.

Materiat i metody

Badania doswiadczalne przeprowadzono na grupie 30
krélikéw nowozelandzkich réznej ptci i wadze 3500-4000 g.
Wszystkie zabiegi prowadzone sg w Centralnej Zwierze-
tarni Slaskiej Akademii Medycznej za zgodg Komisji Bio-
etycznej. Przed zabiegiem zwierzetom podawano domie-
Sniowo 2% roztwor xylazyny, nastepnie usypiano je poda-
jac dozylnie ketamine. Dodatkowo tkanki w okolicy opero-
wanej ostrzykiwano 2% roztworem lignokainy. W chirur-
gicznie przygotowane tozysko o $rednicy 3,2 mm na bocz-
nej powierzchni przynasady dalszej kosci udowej wprowa-
dzano wszczep wykonany z kompozytu polilaktyd/poligli-
kolid+wtékno weglowe P(LLA/GLA+C). Dodatkowo wszcze-
py wprowadzano w kieszen wykonang w tkance podskor-
nej na grzbiecie oraz w kieszen wykonang w miesniu pro-
stym grzbietu. Okresy kontrolne wyznaczono na
1,2,3,6,12,24,48 tydzien od implantacji materiatu. Po likwi-
dacji zwierzat do badan klinicznych zabezpieczano skore,
miesien grzbietu, kos¢ udowa /tkanki zawierajace implant/
oraz dodatkowo pobierano do oceny fragment watroby i
nerki. W kazdym okresie do$wiadczalnym pobierano krew
na badania markeréw stanu zapalnego, wykonywano ra-
diogramy kosci oraz oceniono histopatologicznie tkanke
kostng i tkanki miekkie z okolicy wszczepu.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 231-234]
Introduction

Copolymers of the polylactide and polyglycolide consid-
ering the ability to form a porosity of the material are going
to create high hopes to produce a good joint material either
in orthopedic surgery or traumatology of the children. The
multidirectional researches proved that bioresorbable po-
rosity vehicles of copolymers have its own application of
the tissue engineering for breeding tissues in vitro terms (7,
9, 10). A quality of the copolymers is either the capability to
create the thermoplastic uniting materials or the ability to
biodegradation process in vivo [1, 4, 11]. The mechanisms
of biodegradation of the PLLA in vitro haven't been explained
yet cause of complicated functions and endogenous prod-
ucts which can put in to the degradation process also [2, 3,
4,11, 12].

Faulty mechanical parameters have been eliminated by
bracing them with synthetics fibres, for example carbonic
fibres, on the other hand, the toxic unions, arised from co-
polymers synthesis, have been eliminated by putting into
practice a new acethyloacetoniate zirconium initiator. Co-
polymer composite P (LLA/GLA) has been produced joint
with short and long carbonic fibre for experimental methods
cause better mechanical resistance [1, 4, 5].

Whole testing material have been putting into biodegrada-
tion process in several weeks while resisted in the water
environment what seems to be correct period allow for heal-
ing bone, as well. It‘s necessary to perform different kinds
of tests either in vitro or in water environment due to experi-
mental animals for describe and determine usefulness
elaborated materials at clinical practice, taking into consider
earlier observed getting slow down the biodegradation proc-
ess in the bone‘s tissue. The aim of the experimental re-
searches management with rabbits is the evaluation of the
copolymers composites polylactide/polyglycolide with car-
bonic fibre in the into tissue implantation conditions.

Materials and methods

Thirty New Zealand's rabbits, weight 3500-4000 g, male
and female, put into research program. Whole procedures
have been performed in Central Animal Room at the Upper
Silesian Medical School with the consent of Bioethical Com-
mittee. 2% Xalazin solution has been injected in to the ani-
mals‘ muscles just before each surgical procedure and next
an intravenous anaesthesia by Ketamine has been induced.
In spite of this the borderline tissues of the operated area
have been injected by 2% Lignocain as well. The polylactide/
polyglycolide with carbonic fibre graft has been implanted
into surgically prepared bed, (diameter 3,2 mm), at the lat-
eral surface of the distal epiphysis of the femoral rabbit‘s
bone. Other grafts have been inserted into subcutaneous
straight dorsal muscle pocket. Control periods assigned for
1,2,3,6,12,26,48 weeks since for implanted uniting mate-
rial. Rabbits* skins, dorsal muscles and femoral bones (tis-
sues with implants) were protected after animal’s annihila-
tion. The parts of the liver and kidneys were evaluated in
the same time also. Rabbits* blood has been taken for the
experimental researches looked for inflammatory markers
in every experimental period. There were taken either the
bones* radiograms or estimated bone tissue and soft tis-
sues by the graft area histopathologically.



Wyniki

Badania kliniczne wykazaty prawidtowe gojenie sie ran
pooperacyjnych. Nie stwierdzono odczynéw zapalnych ani
patologicznej wydzieliny z ran. Gojenie przebiegato przez
rychtozrost. Badania radiologiczne wykazaly okragty uby-
tek kosci o rozmiarze odpowiadajagcym Srednicy wszczepu,
wokot ktérego znajdowata sie kos¢ o prawidtowej struktu-
rze. Nie stwierdzono cech osteolizy. Po okresie 1 tygodnia
wokot wszczepu mozna byto zauwazy€ nieznaczne zacie-
nienie przypominajace otoczke osteosklerotyczng. Na ra-
diogramach dwu i trzytygodniowych struktura ta nie byta
juz widoczna (RYS. 1). Badania histopatologiczne wykaza-
ty, ze po 7 dobie od strony kosci zbitej wnikaty do wytwo-
rzonego kanatu mtode niedojrzate beleczki kostne obrze-
zone osteoblastami. Wokot nich obecna byta réwniez mio-

da tkanka tgczna wibéknista. Po 14
dniach w miejscach bezposredniego
przylegania wszczepu do kosci, ka-
nat otoczony byt przez kos¢ zhitg i
gabczastg z zachowanymi cechami
aktywnosci osteoblastycznej. W 3 ty-
godniu doswiadczenia wytworzony
kanat wszczepu pokryty byt wyrazng
warstwg kosci zbitej i ggbczastej
(RYS.2). Miejscami, od strony Swia-
tta kanatu, kos¢ byta juz dojrzata i nie
wykazywata cech aktywnosci oste-
oblastycznej. Pomiedzy tworzgcymi
sie w szpiku beleczkami obserwowa-
no cechy przekrwienia z licznymi po-
szerzonymi naczyniami wiosowatymi
wypetnionymi erytrocytami. Po 6 ty-
godniach kanat wszczepu pokryty byt
warstwg dojrzatej kosci zbitej bez
cech aktywnosci osteoblastycznej.
Znajdujgca sie w jamie szpikowej
dolna czes$¢ kanatu zbudowana byta
z kosci gabczastej z obecnymi jesz-
cze cechami aktywnosci komorkowej.
Badania histopatologiczne tkanki
podskaérnej wykazaty obecnosé toreb-
ki tacznotkankowej zbudowanej z wi6-

RYS. 1.

Obraz radio-
logiczny kosci udowej z

kanatem kostnym
wszczepu-wyrazne
cechy osteoblastycznej
aktywnosci komorkowej
na obwodzie.

FIG. 1. The radiological
picture of the femoral
bone with graft canal-
evident traits of the
osteoblast activity
cellular round about.

kien kolagenowych i nielicznych makrofagéw.

W miesniach obok torebki tacznotkankowej stwierdzono fi-
broblasty. Badania histopatologiczne watroby i nerek nie
uwidocznity w nich zmian patologicznych.

Ze wstepnych obserwacji i ocen klinicznych wynika, ze kom-
pozyt kopolimeru z wibknem weglowym tak w tkankach
miekkich jak i kosci udowej jest dobrze tolerowany i nie daje

odczyndw typu "okoto ciata obcego".

WhniosKi

Wstepne wyniki wyptywajace z doswiadczenia nalezy
oceni¢ jako bardzo obiecujgce dla pozyskania dobrego
materiatu implantacyjnego. W kosciach dtugich dochodzito
do bezposredniego potgczenia kompozytu z kosciag udowg
krélika. Badane wszczepy we wczesnym okresie obserwa-
cji nie wykazywaty odczynéw zapalnych. Proces wgajania
kompozytéw P(LLA/GLA)+C w koSciach diugich przebiegat
w oparciu o bezposrednie potgczenie sie wszczepu z ko-

Scig.

Results

The clinical researches proved properly healing of the
post surgical wounds. There weren't noticed neither any
inflammatory reactions nor pathological tissue secretion. We
observed the healing surgical wounds by first intention. A
circle bone tissue defect has been found during radiologi-
cal examinations seems to bone graft diameter and the cor-
rect bone structure round about also. Osteolysis traits haven't
been confirmed. A slightly opaqueness looks like
osteosclerotical ring one should noticed after one week. On
the other hand this described structure hasn't been visibled
on the two and three weeks radiograms (FIG. 1). The young
immatured trabecules of the bone round about osteoblasts
were penetrated in to prepared canal after 7 days accord-
ing to histopathological examinations. The fibrous tissue was
around them also. The
compact and fibrous bone
with persisted osteoblast
: activity traits were encir-
2 ; cled canal at the nearest

: LR graft zone after 14 days. In

: the end of the third week
| of the examinations the
== created graft canal was ful-
filled by evident stratum of
the compact and spongy
bone (FIG. 2).

Going through the canal
foramen, locally we can
observe mature bone with-
out osteoblasts activity
traits any more. Some
functional hyperaemia
traits with many wider cap-
illary vessels fulfilled by
erythrocytes have been
observed between arising
medullar trabecules. After
6 weeks of the experience
the graft canal were cov-
ered by mature compact
bone without any osteob-
last activity traits. The lower part of the canal (which has
been in the medullar cave) has been built of the spongy
bone with the activity traits of the cellulars.
Histopathological examinations shown a connective tissue
capsule built of collagen fibres and few macrophages. Some
fibroblasts have been found among muscle tissue side to
connective tissue capsule. There weren't observed any
pathological changes in liver and kidney's tissues.
According to preliminary observations and clinical evalua-
tions results that copolymer composite with carbonic fibre
either in soft tissues or femoral bone is good tolerated and
don‘t give any reactions like "by foreign body".

RYS. 2. Po 21 dniach
obserwacji wytworzony
kanat wszczepu pokryty
byt wyraznie warstwa
kosci zbitej i ggbczastej.

FIG. 2. After 21 days of the
observation created graft
canal has been covered by
evident stratum of the
compact and spongy bone.

Conclusions

Preliminary results come from experience one should
estimate as a very promising idea due to acquire a good
implantation material, as well. We can observed the directly
junction between composite material and the rabbit‘s femo-
ral bone. The testing explorationed grafts haven't shown
any inflammatory response in the early period of the re-
search. The healing process of the composites P(LLA/
GLA)+C in to the long bones has been coursed based on
directly joint of the graft and the bone.
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Streszczenie

Wibdkna weglowe, otrzymywane w réznych posta-
ciach i formach (wtokniny, plecionki, faza wzmacnia-
jaca polimery) stosowane sg w medycynie od wielu
lat (1-9).

Znaczna czes¢ wtokien weglowych uzywana byta
jako protezy Sciegien i wiezadet, natomiast wegiel w
formie widknin stosowany jest do leczenia ubytkow
tkanek. Kompozyty z widknami weglowymi w osno-
wach weglowych lub polimerowych stosowane sg
obecnie do leczenia tkanki kostnej. Kompozyty wiok-
niste sg z powodzeniem wykorzystywane w ortopedii
poniewaz otrzymywane sg jako materialy o anizotro-
pii wtasciwosci mechanicznych, identycznej z tkanka
kostng. Protezy wykonane z wtdknistych materiatow
kompozytowych posiadajg zdolno$¢ przenoszenia
naprezen na otaczajgce tkanki, ktora nie powoduje
negatywnych reakcji w kosci a prowadzi do powsta-
nia optymalnego potaczenia z implantem (7).

Jednakze opinie o naturze biozgodnosci, implan-
téw wykonanych z wiékien weglowych , pozostaja
nadal zréznicowane i kontrowersyjne. Wiele pogla-
déw sprowadza sie do konkluzji, ze wiékno weglowe
posiada duzy potencjat do zastosowan medycznych,
jednakze produkty jego degradacji moga by¢ nie bio-
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Abstract

Carbon fibers manufactured in different forms and
shape (fabrics, braids, reinforcing phase of polymers)
have been attempted in medicine for many years. A
significant part of carbon fibrous implants were used
as prostheses of ligaments and tendons whereas car-
bon fabrics and tissue for filling of tissue defects. Car-
bon fibers - based carbon or polymers composites
are nowadays considered to be used for the treat-
ment of hard tissue. Such composite implants are
useful materials for many orthopedic application be-
cause they can be designed and fabricated to pos-
sess anisotropic mechanical properties matched to
physiological properties of bone. A prosthesis made
of such composite can mimic normal transfer of weight
bearing forces through to supporting bone and allows
for significant reduce bone loss providing long- term
stability.

However, opinions on nature of biocompatibility of
carbon fibers - based implants are different and con-
troversial. Several data showed that carbon fibers are
very promising materials while possible degradation
products may be non- biocompatible.



zgodne z zywymi tkankami (7-9).

Na ogét, widkna weglowe otrzymuje sie¢ na dro-
dze pirolizy polimerowych prekursoréw. Podczas
termicznego rozpadu organicznej substancji formuje
sie grafito- podobna struktura z licznymi defektami.

Wibdkna weglowe stuzace do otrzymywania implan-
téw sg materiatem, ktéry posiada ogromne mozliwo-
Sci w zakresie modyfikacji mikrostruktury. Ten para-
metr wibkna weglowego jest w znacznej mierze za-
lezny od mikrostruktury polimerowego prekursora.
Mikrostruktura wtékien weglowych jest decydujgcym
parametrem z punktu widzenia rodzaju produktow
degradacji.

W pracy analizowali$my odpowiedz tkankowa, na
produkty degradacji dwéch typow wiokien weglowych,
rézniacych sie mikrostrukturg. Prébki dwdch rodza-
jow wiokien weglowych byly implantowane do mie-
Snia szkieletowego, dorostych szczuréw. Reakcja tka-
nek na produkty degradacji wtokien weglowych byta
okreslana, miedzy innymi na drodze analizy aktyw-
nosci enzymoéw (EN, PK, CCO), w funkcji czasu.

Z naszych badan wynika, ze odpowiedz tkanek na
kazdy z rodzajow widkien jest odmienna. Czastki
powstajgce w wyniku rozpadu widkien, w formie nano-
widkienek moga indukowacé reakcje komérek swiad-
czace o ich toksycznosci. Podczas gdy produkty de-
gradacji typowych widkien, otrzymanych z litego pre-
kursora sa bhiozgodne z tkankami szczura.

[Inzynieria Biomateriatow, 38-43, (2004), 234-235]

Podziekowania

Praca zostata wykonana w ramach grantu KBN, PBZ -
KBN - 082-T08/2002.

PiSmiennictwo

[1] Jenkins DHR. The repair of cruciate ligaments with flexible car-
bon fiber. J.Bone Joint Surg. 1978, 60. 520-522.

[2] McKibin B. New materials in orthopedics: carbon fibers. Edin-
burgh; Churchill Livingston, 1983, 179-203.

[3] Blazewicz M., Carbon materials in the treatment of soft and
hard tissue injuries, European Cells and Materials, 2001, 2, 21-29.
[4] Blazewicz M., Blazewicz S., Wajler C., Mechanical and implant
behaviors of chemically modified carbon braids, Ceramics Interna-
tional, 1994, 20.

[5] Kus W., Gorecki A., Strzelczyk P., Swiader P., Carbon fiber
scaffolds in the surgical treatment of cartilage lesions, Ann. Trans-
plant, 1999, 4, 102.

Usually, carbon fibers are prepared by pyrolysis of
polymer precursor. During thermal decomposition of
an organic substance, graphite- like structures with
numerous defects are formed.

Carbon fibers - based biomaterial forms a material
which offers unprecedented possibilities to modify the
microstructure. This parameter strongly depends on
the type of microstructure of polymer precursor. Micro-
structure of carbon fibers is very important factor in-
fluencing their degradation products.

We have analyzed the in vivo behavior and tissue
response to degradation products of two kinds of car-
bon fibers differing in microstructure. The samples
obtained from two kinds carbon fibers were implanted
into the glutei muscle rat of adult rats. Tissue reaction
towards degradation products of carbon fibers were
estimated by studying the activity of enzymes (EN,
PK, OCC) as a function of time The intensity of histo-
chemical reaction was estimated by the
microdensitomertic methods From this study indicates
that tissue response to debris of two kind of carbon
fibers is different. Carbon particles in form of nano-
fibers obtained from one type of carbon fibers invoke
toxic reaction for rat cells. On the contrary, the debris
obtained from typical carbon fibers show very good
biocompatibility.

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 234-235]
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Wstep

Wszczepy zebowe byly wykonywane juz w starozytnosci.
Wykorzystywano do tego specjalnie przygotowane muszle
lub zeby ludzkie mocowane za pomoca nici do zebdéw sa-
siednich. O poczgtkach nowoczesnej implantologi mozna
moéwi¢ od momentu wprowadzenia w latach 30 XX wieku
stopu kobaltowo-chromowo-molibdenowego (CoCrMo).
Owczesne wszczepy wykonane z tego materiatu byly w sta-
nie wytrzymac w dobrym stanie funkcjonalnym nawet 15 lat.
Duzym krokiem w rozwoju implantologii byto wprowadzenie
w latach 60 XX wieku stopow tytanu, wszczepu w ksztalcie
Sruby oraz zaobserwowanie zjawiska osteointegracji czyli
bezposredniego potaczenia wszczepu z koscia. Jest to w
chwili obecnej jedyny, uwazany za wtasciwy sposéb wgaja-
nia sie metalowego wszczepu w ko$¢. Im wieksza powierzch-
nia kontaktu wszczepu z koscia, tym lepsze jest jego utrzy-
manie. Sa rozne sposoby modyfikacji powierzchni wszcze-
péw: wytrawianie kwasem, piaskowanie, natryskiwanie ce-
ramicznymi fosforanami, natryskiwanie tlenkiem tytanu. Na
wydziale Metalurgi i Materiatoznastwa Politechniki Biatostoc-
kiej opracowano metode otrzymywania porowatych wszcze-
péw kobaltowo-chromowo-molibdenowych (CoCrMo) po-
przez zgrzewanie i doprasowanie obwiedniowe sproszkowa-
nych stopéw CoCrMo. Wyzej wymieniona metoda pozwala
na uzyskiwanie kompozytéw w/w stopéw z np. hydroksyapa-
tytem, bioszklem. Kompozyty te mozna zaprojektowac w taki
sposo6b aby miaty z gory zaplanowane wtasciwosci. Materiat
zostat doktadnie przebadany w badaniach doswiadczalnych
na zwierzetach [3]. Wykazaly one, ze badane wszczepy wsz-
czepione w zuchwe krélikéw potaczyly sie z koscia bez obec-
nosci tkanki tgcznej i po roku nie wywotywaty patologicznych
reakcji [1]. Kolejnym etapem badan byto przygotowanie wsz-
czepbw zebowych. Celem badan jest ocena przygotowanych
wszczepoéw zebowych z odbudowa protetyczng w badaniach
N VIVO.

Materiat i metody

Badane wszczepy mialy wysokos$¢ 80 mm i Srednice 5
mm w czesci koronowej oraz 3,7 w czesci korzeniowej. Dla
zwiekszenia powierzchni przylegania kosci wykonano pozio-
me i pionowe naciecia. W czesci koronowej wszczepu przy-
gotowano toze do zamocowania filara protetycznego (RYS.
1, 2).
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Introduction

Dental implants have been known since antiquity. Spe-
cially prepared shells or human teeth were fixed to the other
teeth with help of thread. The modern implantology had
started since introduction of the CoCrMo alloy in third dec-
ade of XX century. The implants made of those materials
provided its proper function for more than 15 years. Signifi-
cant development of dental implantology were followed by
introduction od titanium, screw shape implants and observ-
ing of osteointegration. Nowadays it is considered as the
only proper way of healing of the implant to the bone. The
more bone have a contact with the implant the better is
stabilization of one. There are different ways of surface
modification-acid acing, sandblasting, TiO, or HA coatings.
In the Department of Material Science, Faculty of Mechan-
ics, Technical University Bialystok method of receiving of
porous implants was worked out. Rotary cold repressing
and heat treatment of porous materials from CoCrMo alloy
allows to achieve composites with for example bioglass or
HA. This method allows also to design planned properties
of composites. The material has been examined in previ-
ous animal studies and the outcomes were very promising
[3]. In the rabbit mandible the porous CoCrMo alloys di-
rectly joined to the bone and did not induced any local and
general pathological processes [1]. Preparation of dental
implants was next stage of the experiment. The aim of the
study was in vivo evaluation of porous CoCrMo+10%
bioglass dental implants with immediate prosthetic recon-
struction.

Material and methods

The implants were 80 mm height and 5 mm diameter
in crown parts as well as 3,7 in radicular part. For enlarge-
ment of surface of adhesion of bone horizontal and per-
pendicular grooves were made. In the crown part special
whole was prepared for fastening of the abutment (FIG. 1,
2). The experimental study were made on the 3 sheep. All
surgery were made in the Central Experimental Animal Clinic
of Silesian Medical University after approval of Bioethical
Commission. The surgery were performed in general
anesthesia. Additionally in the operating area local
anesthetic 2% lidocaina was injected. Before the surgery
radioscopy of the mandible were made to evaluate ana-
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RYS. 1. Badany RYS. 2. Filar prote-

wszczep CoCrMo + tyczny.
bioszkto. FIG. 2. Prosthetic
FIG. 1. CoCrMo + abutment.

bioglass implant.

Badania doswiadczalne przeprowadzono na 3 owcach,
w Centralnej Zwierzetarni Slaskiej Akademii Medycznej za
zgoda Komisji Bioetycznej. Zabiegi przeprowadzano w znie-
czuleniu ogdinym dozylnym. Dodatkowo okolice implanta-
cji ostrzykiwano znieczuleniem miejscowym 2% lignokaina.
Po znieczuleniu zwierzat a przed wprowadzeniem wszcze-
poéw wykonywano skopie zuchwy celem ustalenia warun-
kéw anatomicznych. Nastepnie nacinano btone Sluzowa
wraz z okostng i odpreparowywano odstaniajac trzon zu-
chwy. Wierttem r6zyczkowym wykonywano nawierty poczat-
kowe w korowej blaszce kostnej. Nastepnie wierttem pilo-
tujgcym o Srednicy 2 mm wykonywano kanat w kosci na
gtebokosé 8 mm. Wykonany kanat poszerzano kolejno wier-
ttami o Srednicy 2,8 mm, 3,8 mm i frezem ostatecznym o
Srednicy 4,5 mm. Wiertta chtodzono jatowa woda do wstrzyk-
nie¢. W tak przygotowane kanaly wprowadzano badane
wszczepy, ktére delikatnie wbijano (RYS. 3). We wszyst-
kich przypadkach uzyskiwano stabilizacje pierwotna, ktérg
sprawdzano probujac wyciggna¢ badane szczepy. Préby
te konczyly sie nieopowodzeniem. Nastepnie do wszcze-
poéw mocowano filary protetyczne. Rany zaszywano szczel-
nie w taki sposéb, aby talerzyk filara protetycznego znajdo-
wat sie na tonie $luzowej. Po zaszyciu ran na filary wszcze-
poéw cementowano przygotowane wczesniej uzupetnienia
protetyczne. W trzon zuchwy po stronie prawej wprowa-
dzono wszczepy wykonane ze stopOw tytanu, po stronie
lewej kompozyty kobaltowo-chromowo-molibdenowe z 10%
bioszktem. Po wprowadzeniu wszczpéw wykonywano kon-
trolne radiogramy (RYS. 4). Wstepne wyniki badan klinicz-
nych nie wykazaty patologicznych odczynéw we wczesnym
okresie pozabiegowym. W podsumowaniu nalezy stwier-
dzi¢, ze bioszkio bedace dodatkiem kompozytéw indukuje
odbudowe kostng na granicy z wszczepem, co potwier-
dzaja doniesienia literaturowe [2]. Na podstawie wczesniej-
szych badan spodziewane jest prawidtlowe gojenie wszcze-
pow. Natomiast aby oceni¢ wyniki tego modelu doswiad-
czenia konieczne sg dalsze obserwacje

RYS. 4. Kontrolne rtg
zuchwy zaraz po
wprowadzeniu
wszczepow.

FIG. 4. The mandible
radiogram taken after
implants placement.

RYS. 3.

Badany
wszczep wpro-
wadzony w kos¢.
FIG. 3. The implant
placed in the bone.

tomical structures. After incision and dissection of oral mu-
cous and periosteum the implant canal was prepared with
pilot drill of 2 mm diameter and subsequently 2.8, 3.8, and
finally 4.5 drill. The bits were permanently cooled during
drilling. After bone preparation the examined implants were
pressed in. The mucous membrane and perionsteum were
sutured followed abutment placement. Temporary crowns
were cemented after finishing of surgical procedures. In the
right mandible corpus were placed titanium implants and in
the left one CoCrMo+10% bioglass porous implants. After
implant placement check-up radiogram was taken (FIG. 4).
The preliminary clinical evaluation reveled wound healing
without disturbances. The previous experiments as well as
literature prove good outcomes of implantation of the
bioglass reinforced implants [3]. However for the evalua-
tion of this animal model further observation are required.
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Polimery kwasu mlekowego znalazly state miejsce w chi-
rurgii w 1962 roku, kiedy to amerykarnska firma wprowadzi-
ta nici wykonane z poliglikolidu pod nazwg handlowa De-
xon. W 1975 roku kopolimer laktydu i glikolidu, réwniez re-
sorbowalna ni€ chirurgiczng — Vikryl. Dzieki bardzo dobrej
biokompatybilnosci kopolimery znalazly kolejne zastosowa-
nia w klinice cztowieka. Zaczeto uzywac ich jako nosnikow
lekéw. Dzieki odpowiednio dobranym parametrom kopoli-
meru mozna w kontrolowany sposéb uwalniac z niego leki,
ustalajac szybkos¢ uwalniania i czas. Kopolimery polilakty-
du i glikolidu znalazly tez zastosowanie w chirurgii jako ele-
menty stabilizujgce [1]. Synteza kopolimeréw odbywa sie
na drodze reakcji otwarcia pierscienia z zastosowaniem
inicjatora cynowego [2]. Ze wzgledu na wlasnosci toksycz-
ne cyny prébowano zmienic inicjatory na zwigzki nie zawie-
rajgce metali ciezkich. Uzyskane polimery charakteryzowaty
sie jednak matg masg czasteczkowa, a tym samym niskg
wytrzymatoscig mechaniczng. Aby otrzymac polimery o
wiekszej masie czasteczkowej, a tym samym lepszej wy-
trzymatosci mechanicznej konieczne byto zadziatanie ini-
cjatorem nalezacym do grupy metali ciezkich. Najlepsze
whasciwosci okazat sie mie€ inicjator cyrkonowy. Przepro-
wadzone badania in vitro potwierdzity mniejsza toksycznos¢
nowego inicjatora w poréwnaniu z poprzednio stosowany-
mi zwigzkami cyny [3]. Celem niniejszej pracy byta ocena
kopolimeréw P(LLA/GLA) wszczepionych krolikom.
Badania do$wiadczalne na grupie 30 krolikow nowozelandz-
kich przeprowadzono za zgodg Komisji Bioetycznej przy
Slaskiej Akademii Medycznej w Katowicach. Zwierzeta ope-
rowano i przechowywano w Centralnej Zwierzetarni Sla-
skiej Akademii Medycznej w Katowicach. Po znieczuleniu
zwierzecia nacinano skére w okolicy podzuchwowej po stro-
nie lewej i docierano do trzonu zuchwy. Wierttem o $redni-
cy 2,9 mm wykonywano kanat na dolnej krawedzi trzonu
zuchwy ponizej przebiegu zeba siecznego. W tak przygo-
towane toze wprowadzano badany wszczep z kopolimeru
laktydu i glikolidu, w ksztalcie walca o $rednicy 3 mm (RYS.
1).

Rany zaszywano. Nastepnie z ciecia skdrnego na grzbie-
cie preparujac tkanki docierano do migsnia prostego grzbie-
tu, w ktérym po wytworzeniu kieszeni umieszczano frag-
ment badanego wszczepu. Podobnie wszczep umieszcza-
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Lactide acid polymers are known in the surgery since

1962s when one of the American firms introduced
polyglicolide sutures named Dexon and then in 1975s co-
polymer lactide and glikolid sutures named Vicryl. The co-
polymers are used as a drug delivers as well as in bone
stabilization [1]. Copolymers are synthetized by opening ring
reaction with is activated by the tin [2]. Because of toxic
properties of the tin there were trials for changing of the
activator and the best properties has a zirconium activator
which is less toxic[3].
The aim of this experiment was the evaluation in vivo of
lactide-co-glycolide with hydroxyapatite composites. Exami-
nations were performed on 30 white rabbits. Experiments
were performed in Central Experimental Hospital Silesian
medical University in Katowice after obtaining agreement
of Bioetics Commision of Silesian Medical University. Ex-
amined biomaterial cylinder shaped and 3 mm diameter was
placed into canal which was made in mandible corpus of
the left side (FIG. 1). This biomaterial was also implanted
into straight muscle of the dorsum and subcutaneous tis-
sue. Wounds were sutured. In 1, 2, 3, 6, 12, 24, 48 week of
experiment laboratory, histopathological, radiological exami-
nations were performed. Healing of wounds was correct.
There was no swelling and pathological secretion from
wound. 3 weeks radiograms showed round bone defect with
alight inside and smooth borders, surrounded by trabecular
bone. Microscopic evaluation reveled young connective tis-
sue with osteogenetic activity. After three weeks mature
bone was present. Only in a small area which had contact
with periodontal tissue conective tissue adhered to the im-
plant. In the subcutaneous area as well as in muscles
implants were surrounded by fibrous capsule. In the early
stage observation- one week graft placed in the subcutane-
ous area there were traces of inflammatory secretion with
presence of lymphocytes and plasmatic cells. Evaluation of
the kidneys and leaver id not revealed any pathology.

Conclusions

Lactide-co-glycolide copolymers do not induce the local
or general pathological responses. The was osteointegration
process visible in the 3 weeks after implant placement.



no w kieszeni wytworzonej w tkance podskérnej. Rany
szczelnie zaszywano. Okresy kontrolne wyznaczono na 1,
2,3,6,12, 24, 48 tydzien. Po likwidacji zwierzat pobierano
krew celem wykonania badan laboratoryjnych. Pobierano
trzon zuchwy z badanym wszczepem do oceny radiologicz-
nej i histopatologicznej. Pobierano réwniez fragment mie-
Snia i tkanki podskdrnej zawierajgce badany wszczep oraz
watrobe i nerke.

Gojenie ran pooperacyjnych odbywato sie przez rychtozrost.
Nie obserwowano reakcji patologicznych. Badania radio-
logiczne Wykazaly obecnos¢ ubytku w kosci o réwnych,
dobrze odgraniczonych brzegach, srednicy 3 mm, bez obec-
nosci cech patologicznych. Wokét ubytku znajdowata sie
ubeleczkowana kos¢ (RYS. 2).

W ocenie histopatologicznej po 7 dniach do$wiadczenia w
miejscu wszczepu widoczna byta mtoda tkanka tgczna wiok-
nista z cechami odbudowy tkanki kostnej — osteogenezy.
Po 3 tygodniach obserwacji kanat wszczepu pokryty byt juz
dojrzatg tkankg kostna. Jedynie dno kanatu, sgsiadujgce z
kanatem zeba, pokryte byto warstwa tkanki tgcznej widkni-
stej. Przez caly okres wczesnej obserwacji w skérze wia-
Sciwej lub gtebiej w tkance podskdrnej widoczna byta cien-
ka torebka tgcznotkankowa pokrywajaca wszczep. Po 1 ty-
godniu towarzyszyt jej jeszcze niewielki wysiek zapalny zto-
zony z limfocytéw i komérek plazmatycznych. W pézniej-
szym okresie, po 3 tygodniach, obserwowano czasami nie-
znaczne pogrubienie torebki z obecnoscig widkien kolage-
nowych.

W tkance miesniowej reakcja na wszczep byla znacznie
zywiej wyrazona. Poczatkowo (po 1-2 tygodniach) obser-
wowano cechy obumierania i martwicy skrzepowej uszko-
dzonych wtdkien miesniowych z towarzyszacym zywym
odczynem zapalnym. Towarzyszyttemu rozrost mtodej tkan-
ki tacznej widknistej. Po 3 tygodniach obserwacji wokot
wszczepu widoczna byta wyrazna torebka zbudowana z
tkanki tacznej wtdknistej. Tkanka wtoknista tworzyta takze
blizne tacznotkankowa w miejscu uszkodzonych widkien
miesniowych.

WhniosKi

Kopopolimery czystego laktydu z glikolidem nie wywotu-
ja patologicznych odczynéw miejscowych i ogéinoustrojo-
wych, a gojenie ubytku kostnego wypetnionego tym wsz-
czepem odbywa sie na drodze oteointegracji juz w 3 tygo-
dniu doswiadczenia.

Podziekowania

Badania przeprowadzono w ramach projektu badawcze-
go Komitetu Badan Naukowych nr 3 T0O9B 010 17.

RYS. 1. Moment wpro-
wadzeniawszczepu w
trzon zuchwy.

FIG. 1. Implant
insertion in mandible
corpus

RYS. 2. Rentgeno-
gram boczny zuchwy,
strona lewa 2 tygo-
dnie. Widoczny
ubytek kosci o
Srednicy 3 mm.

FIG. 2. X ray,

mandibula, left side, 2
weeks. Bone defect
diameter 3 mm.
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Biomateriaty zajmujg state miejsce w chirurgii cztowie-
ka. Sposrad licznej grupy materiatéw, ktére wprowadza sie
w ludzkie tkanki znaczgace miejsce zajmujg polimery oraz
hydroksyapatyt. Polimery kwasu mlekowego wykorzysty-
wane sg jako nosniki lekow, materiat szewny, jako materiat
wypetniajgcy ubytki kostne po operacji np. torbieli, jako ele-
menty zespalajgce ztamania kosci. Materialy te degradujg
w Srodowisku tworzac proste a-hydroksykwasy. Kinetyka
degradaciji polimeréw decyduje o ich zastosowaniu. Pomi-
mo przeprowadzenia licznych badan nie wyjasniono w pet-
ni mechanizmoéw degradacji polimeréw PLLA [2]. WiaSci-
wosci polimeréw pozwalajg na tworzenie kompozytéw, np.
z hydroksyapatytem. Hydroksyapatyt jest stosowany w chi-
rurgii kostnej od wielu lat. Jest podobny do kosci i stymulu-
je jej wzrost [3]. W zaleznosci od stopnia krystalizacji hy-
droksyapatytu mozna ustali¢ przypuszczalny czas jego re-
sorpcji. Podobne mozliwosci dajg kopolimery laktydu i gli-
kolidu. W zaleznosci od sktadu procentowego kopolimerow
ustala sie przypuszczalny czas ich rozktadu. Zastosowanie
biomateriatow jest uzasadnione w przypadkach, w kt6rych
wazne jest zachowanie ksztattu i wysokosci odbudowywa-
nej kosci. Biomateriat stanowi szkielet do odbudowy nowej
tkanki kostnej [1]. Z czasem powinien on ulec wchionieciu,
a w jego miejscu wytwarza sie kos¢. Celem powyzszych
badan byta ocena in vivo kompozytow kopolimeru laktydu i
glikolidu z hydroksyapatytem.

Badania przeprowadzono na grupie 30 krolikbw nowoze-
landzkich, ktérym wszczepiano badane kompozyty. Zabie-
gi przeprowadzano w Centralnej Zwierzetarni Doswiadczal-
nej Slaskiej Akademii Medycznej w Katowicach po uzyska-
niu zgody Komisji Bioetycznej Slaskiej Akademii Medycz-
nej. Badany materiat w ksztalcie walca o $rednicy 3 mm
wprowadzano w kanat wykonany w trzonie zuchwy po stro-
nie lewej (RYS. 1).

Prébki materiatu wszczepiano takze w miesien prosty grzbie-
tu i kieszen wytworzong w tkance podskérnej na grzbiecie.
Rany szczelnie zaszywano. W okresach kontrolnych przy-
padajacych na 1, 2, 3, 6, 12, 24, 48 tydzien wykonywano
badania laboratoryjne, radiologiczne i histopatologiczne tka-
nek z miejsc wprowadzenia implantéw. Pobierano réwniez
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Biomaterials are very often used in human surgery. The
polymers and hydroxyapatite have a solid place in a large
group of biomaterials. Llactide acid polymers are used as
a drug delivers, sutures, as material which is used in filling
bone defects after cysts resection as well as materials for
osteosynthesis. These materials decompose in environment
to simple a-hydroxyacids. Kinetics of its decomposition proc-
esses determine the polymers using. Many experiments
were performed, but decomposition process of polymers
PLLA is still not explained [2]. Properties of the polymers
allow to form composites for example with the hydroxyapa-
tite. The hydroxyapatite have been used in bone surgery
for many years. It is similar to bone and it stimulates its
growth [2]. Depending on crystallization degree of hydroxya-
patite probable time of its resorbtion can be established.
The same properties have lactide and glycolide copoly-
mers. By changing percent relation of copolymers, sup-
pose time of its degradation is established. Biomaterials are
used in guided bone regeneration when sufficient bone high
is required. [1]. Within few months biomaterial should have
been absorbed and replaced with new bone formation.
The aim of these experiment was in vivo evaluation of com-
posites polylactide-co-glycolide + hydroxyapatite. Examina-
tions were performed on the group of 30 white rabbits in
Central Experimental Hospital Silesian medical University
in Katowice after obtaining agreement of Bioetics Commision
of Silesian Medical University. The examined cylinder
shaped, 3 mm diameter implant was placed into canal which
was made in the mandible corpus of the left side (FIG. 1).
This biomaterial was also implanted into straight muscle of
the dorsum and subcutaneous tissue. Wounds were su-
tured. In 1, 2, 3,6, 12, 24, 48 week of experiment labora-
tory, histopathological evaluation and radiological exami-
nations were performed. Healing of wounds was correct.
There was no swelling and pathological secretion from
wound. After 3 weeks wounds were healed primary. After 3
weeks on X ray 3mm diameter bone defect was seen with
smooth edge. Around the defect trabecular bone was seen.
There was no trace of inflammatory response (FIG. 2). His-
topathological evaluation reveled young fibrous tissue with



watrobe i nerke do oceny histopatologiczne;.

Badaniem klinicznym stwierdzono prawidtowe gojenie sie
ran pooperacyjnych. Nie stwierdzono obrzeku ani patolo-
gicznej wydzieliny z rany w poszczegolnych okresach kon-
trolnych. Obserwowano gojenie sie przez rychtozrost. Po
okresie 3 tygodni rany byly catkowicie wygojone.
Badaniem radiologicznym po okresie 3 tygodni stwierdzo-
no ubytek kostny o srednicy koto 3 mm o gtadkich brze-
gach. Wokét ubytku znajdowata sie ubeleczkowana kosc.
Nie stwierdzono cech odczynu zapalnego ze strony kosci
(RYS. 2).

W badaniu histopatologicznym zuchwy po 7 dniach do-
Swiadczenia kanat wszczepu pokryty byt mtodg tkanka tacz-
ng widknistg. Na jej powierzchni i w gtebi obserwowano
bardzo zywa odbudowe tkanki kostnej. Po 3-tygodniowym
okresie obserwacji kanat wszczepu byt wyraznie uformo-
wany i pokryty dojrzatg tkankg kostng. W skoérze wtasciwej
lub tkance podskérnej obecna byta cienka torebka tgcznot-
kankowa pokrywajaca wszczep. Wewnatrz niej widoczne
byly mgietkowate ztogi hydroksyapatytu i polilaktydu. Po 3
tygodniach obserwaciji torebka byta nieco pogrubiata, z
obecnymi wtéknami kolagenowymi. W $cianie torebki i wo-
kot niej, w otaczajgcej tkance obserwowano pojedyncze
olbrzymiokomorkowe ziarniniaki typu okoto ciata obcego
powstate wokot drobin hydroksyapatytu lub polilaktydu. Nie
obserwowano wokot torebki odczynu zapalnego.

Zmiany w tkance miesniowej przebiegaty w sposob typo-
wy. Po 1 tygodniu obserwacji wyraznie zaznaczona byta
wokot wszczepu torebka tgcznotkankowa, cechy bliznowa-
cenia i regeneracji wtokien miesniowych oraz niezbyt obfity
wysiek zapalny. Po 3 tygodniach doswiadczenia torebka
tacznotkankowa w tkance miesniowej byta wyraznie wy-
ksztalcona i znacznie pogrubiata w miejscach obecnosci
blizny tgcznotkankowej. Posiadata liczne widékna kolageno-
we. Ponadto obserwowano pojedyncze ziarniniaki typu okoto
ciata obcego. Badania histopatologiczne watroby i nerek
wykazaty prawidtowy obraz tych narzadéw.

WhniosKi

1. Badane wszczepy nie wywotuja odpowiedzi patologicz-
nej po wszczepieniu do zywego organizmu.

2. Gojenie wszczepow w kosci odbywa sie na drodze oste-
ointegraciji.

Podziekowania

Badania przeprowadzono w ramach projektu badawcze-
go Komitetu Badan Naukowych nr 3 T0O9B 010 17.
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RYS. 1. Wszczep
P(LLA/GLA) + HA
wprowadzony w trzon
zuchwy po stronie
lewej. Widok od strony
przysrodkowej.

FIG. 1. Implant P(LLA/
GLA)+HA inserted in
mandibular corpus of
the left side.

RYS. 2. Rentgenogram
boczny zuchwy,
strona lewa, 3
tygodnie. Widoczny

ubytek w kosci
osrednicy 3 mm. Brak
cech odczynu

zapalnego ze strony
kosci.
FIG. 2. X ray, mandible,

left side, 3 weeks.
Bone defect 3 mm
diameter. There are no

evidence of
pathological
processes.

evidences of active bone regeneration. After 3 weeks ripe
bone covered well shaped implantation canal. In the sub-
cutaneous tissue thin fibrous capsule was reveled within
traces of HA and polylactide. After three weeks the wall of
the capsule was thicken with presence of foreign body
granulomas formed around Ha and PLLA patrticles. There
were no evidence of inflammatory response around cap-
sule. In the muscles changes were typical. After 3 weeks
fibrous capsule was formed and thicken with presence of
collagen fibers. There were single foreign body granulomas.
There were no trace of pathology in the examination of kid-
neys and leaver.

Conclusions

1. Examined implants do not induce pathological response
after implantation to leaving organism.
2. Implants connected directly to the bone that means that
osteointegration process was present.
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Streszczenie

Celem pracy byta ocena niektérych wtasciwosci
biologicznych kompozytu otrzymanego z biodegrado-
walnego kopolimeru glikolidu z laktydem wzmocnio-
nego widknami weglowymi. Wyniki przeprowadzonych
badan na zwierzetach poddano ocenie klinicznej, ra-
diologicznej i histopatologicznej. Uzyskane wyniki
badan wykazaly, iz badany materiat nie wywotuje ne-
gatywnych odczynéw miejscowych i ogolnoustrojo-
wych, a najbardziej aktywny proces odnowy tkanki
kostnej nastepuje miedzy 14 a 21 dobg, natomiast
mineralizacji pomiedzy 6 a 12 tygodniem obserwacji.

Stowa kluczowe: biomaterialy, materiaty biodegra-
dowalne, kopolimer P(LLA/GLA), wtbkna weglowe,
regeneracja tkanki kostnej, badania na zwierzetach

[Inzynieria Biomateriatdw, 38-43, (2004), 242-246]

Wprowadzenie

Od szeregu lat dzieki znacznemu rozwojowi techniki i
wprowadzeniu nowych technologii w zabiegach odtworczych
stosuje sie w medycynie tzw. "materiaty obce" tj. tworzywa
metaliczne, materialy ceramiczne, polimery czy kompozyty
- okreslane jako biomaterialy. Moga one stanowic¢ ruszto-
wanie dla wrastajgcych w nie tkanek otaczajgcych, ale dos¢
czesto stosowane sg jako elementy podporowe lub stabili-
zujgce. Powinno je charakteryzowac szereg odpowiednich
witasciwosci fizycznych, chemicznych czy mechanicznych,
ale nade wszystko nie powinny wywotywac alergii ani po-
siadac¢ wkasciwosci toksycznych czy kancerogennych [1, 2].
W ostatnich latach przeprowadzono szereg badan in vitro i
in vivo z zastosowaniem r6znorodnych polimeréw. Uzyska-
ne pozytywne wyniki badan doprowadzity do ich kliniczne-
go zastosowania. Przyktadami takich materiatléw sg poli-
laktyd (PLA), poliglikolid (PGA), polisulfon (PSU) czy wiok-
nisty materiat weglowy w postaci kompozytu wegiel-wegiel
(C-C) [1, 3]. Kazdy z tych materiatéw posiada szereg zalet,
miedzy innymi duzg porowatos¢, brak toksycznosci, oraz
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Abstract

The main purpose of this investigation was esti-
mation of some biological properties of biodegradable
lactide-glycolide co-polymer reinforced by carbon fi-
bres. The results of the research subjected to clinical,
radiological and histopathological estimation. The
tested material caused lack of local and general nega-
tive reactions, the most active process of osseous tis-
sue regeneration was between 14 and 21 day, how-
ever the most mineralization was between 6 and 12
week of observation.

Keywords: biomaterials, biodegradable materials,
lactide-glycolide co-polymer, carbon fibres, osseous
tissue regeneration, experiments on animals

[Engineering of Biomaterials, 38-43, (2004), 242-246]

Introduction

From a lot of years thanks to considerable growth of the
technology and introduction of new production engineering
in reconstructive operations it's used for medical applica-
tion "foreign materials" - biomaterials - like metal, ceramic,
polymer or composite materials. They can be use as scaf-
fold for growing in surrounding tissues but also as support-
ing and stabilizing elements. These materials should have
right physical, chemical and mechanical properties but
above all they shouldn't call out allergy and toxic or carcino-
genic reactions [1, 2].

In recent years it was done a lot of in vitro and in vivo ex-
aminations using varied polymer materials. The positive
results received during the tests leaded to their clinical ap-
plications. The examples of these materials are polylactide
(PLA), polyglycolide (GLA), polysulfone (PSU) or carbon-
carbon composites (C-C) [1, 3]. Each of its have a number
of advantages, among others a proper porosity, lack of tox-
icity and biocompatibility manifesting themselves lack of



biozgodnos¢ przejawiajaca sie brakiem odczynu typu "oko-
to ciata obcego". Maja jednak i wady, do ktérych nalezy
gtéwnie kruchos¢, mata wytrzymato$¢ na zginanie, co eli-
minuje te materialy jako elementy podporowe. Zauwazono
jednak, iz tgczac je i tworzgc tzw. kopolimery mozna uzy-
skac¢ szereg korzystniejszych wtasciwosci [1].

Kopolimery laktydu z glikolidem sg typowymi materiatami
termoplastycznymi, dzieki czemu mozliwe jest wytwarza-
nie z nich, np. metodg wtrysku czy wytlaczania, wyrobow
przeznaczonych dla medycyny. Odznaczaja sie jednak sto-
sunkowo stabymi parametrami mechanicznymi, co ograni-
cza ich medyczne zastosowania do przypadkow, gdzie nie
musza przenosi¢ znacznych obciazen. Optymalnym spo-
sobem poprawy wtasciwosci mechanicznych jest zbrojenie
tych materiatéw réznego rodzaju wibknami syntetycznymi,
np. weglowymi [4, 5].

Celem niniejszej pracy byta ocena niektorych wkasciwosci
biologicznych kompozytu otrzymanego z kopolimeru gliko-
lidu z laktydem wzmocnionego widknami weglowymi -
P(LLA/GLA)+CF. Dla zrealizowania tego celu wykonano
badania na zwierzetach, a wyniki poddano ocenie klinicz-
nej, radiologicznej i histopatologicznej. Na podstawie ba-
dan analizowano czy kopolimer P(LLA/GLA)+CF wywotuje
niekorzystne odczyny tkankowe, w jakich okresach badaw-
czych dochodzito do najbardziej aktywnego procesu odbu-
dowy kosci i mineralizacji tkanki kostnej oraz czy kopolimer
P(LLA/GLA)+CF wptywat na spowolnienie czy tez przyspie-
szenie odnowy tkanki kostnej w poréwnaniu z grupa kon-
trolng.

Materiat i metody

W pracy zastosowano kompozyt otrzymany z niezawie-
rajacego toksycznych domieszek kopolimeru glikolidu z lak-
tydem (18:82) wzmocniony wtdknami weglowymi o diugo-
Sci 3 mm. Udziat objetosciowy wtokien wynosit 15%.

Do badan doswiadczalnych na 24 krélikach (mieszance
réznej ptci o wadze od 2600 - 3200 graméw) uzyto materiat
w postaci walcow o $rednicy 3,2 mm.

Podczas operacji zastosowano znieczulenie ogdine (pre-
medykacja - Diazepam i Atropina, znieczulenie - Ketami-
na).

Z ciecia obustronnego u podstawy zuchwy docierano do jej
bocznych powierzchni. Frezem wykonywano ubytki kostne
o $rednicy okoto 3,2 mm na obu powierzchniach bocznych.
Ubytki po stronie lewej pozostawiono do wypetnienia skrze-
pem krwi (grupa kontrolna), a po stronie prawej wypetiono
badanym kopolimerem P(LLA/GLA)+CF (grupa badana). Na
grzbiecie zwierzat wzdtuz kregostupa ledzwiowego wyko-
nano naciecia skory. Po lewej stronie kregostupa pod skoé-
ra wytworzono kieszen, po prawej natomiast rozwarstwio-
no miesnie grzbietu. W tak przygotowane miejsca wprowa-
dzono badany materiat. Rany po obu stronach zaszywano
warstwowo "Dexonem®”.

W okresie pooperacyjnym zwierzeta nie otrzymywaty zad-
nych lekéw.

U wszystkich zwierzat wykonywano obserwacje kliniczne
przebiegu gojeniaran, a po ich zabiciu badania radiologicz-
ne, makroskopowe i histopatologiczne w 7, 14 i 21 dobie,
oraz w 6, 12 i 24 tygodniu doswiadczenia.

W ocenie klinicznej uwzgledniono zachowanie zwierzat oraz
gojenie ran.

Ocene radiologiczng wykonano na podstawie rentgenow-
skich zdje¢ zebowych obejmujacych czesé trzonu zuchwy
wraz z zebami i ubytkami kostnymi.

Makroskopowo oceniano wyglad ubytkéw i tkanek kostnych
bezposrednio je pokrywajacych.

W badaniach histopatologicznych oceniano tkanke kostng

foreign body type reaction. They have also a lot of disad-
vantages, for example fragility or low bending strength, which
eliminate these materials as supporting elements. It was
observed that thanks to jointing these materials and forma-
tion of co-polymers it can obtain many better properties [1].
The lactide-glycolide co-polymers are typical thermoplastic
materials and therefore it is possible to shape them by in-
jection moulding to obtain the articles for medical applica-
tions. However, they have relatively low mechanical param-
eters which essentially limit the applications to the regions
where it's not necessary that they bear significant loads. It
seems that reinforcement with some synthetic fibres like
carbon fibres might greatly improve their mechanical prop-
erties.

The main purpose of this investigation was estimation of
some biological properties

of biodegradable lactide-glycolide co-polymer reinforced by
carbon fibres - P(LLA/GLA)+CF. For that purpose it was
carried out research on animals which next was subjected
to clinical, radiological and histopathological estimation. On
the base received of results firstly it was analyzed does the
lactide-glycolide co-polymer call out adverse tissue reac-
tions, secondly in which research periods the most process
of bone reconstruction and osseous tissue mineralization
was observed and thirdly does the P(LLA/GLA)+CF co-poly-
mer influence on acceleration or slowdown of osseous tis-
sue regeneration compared to control group.

Material and methods

In this work used composite obtained from a lactide-
glycolide (18:82) co-polymer without any toxic additives re-
inforced by 3 mm long carbon fibres. The volume fraction of
carbon fibres in the composite was 15%.

The experimental study was performed on 24 rabbits (both
sex and weight between 2600-3200 g) and the using mate-
rial was in 3,2 mm diameter cylinder state.

During the surgery all animals received diazepam and atro-
pine premedication and then were anaesthetized with
ketamine.

In the first stage of surgery bilateral incision over mandible
corpus was made and the bone was exposed. The canal in
the bone on the both flanks was made with 3,2 mm diam-
eter bur. Then the canals on the left was filled with blood
clot (control group) and the canals on the right tested com-
posite P(LLA/GLA)+CF (experimental group). In the sec-
ond stage of surgery under skin on the left side of back-
bone was made pocket however on the right side sepa-
rated the muscles of the back, implants were placed in the
both openings. In the all cases Dextron was used to wounds
suture.

For all animals clinical examination and then (after the rab-
bits were killed) radiological, histopathological and
macroscopy investigations were executed in 1, 2, 3, 6, 12
and 24 week of examination.

The behaviour of animals and healing of surgical wounds
were observed during clinical examination.

The radiological investigation performed on the basis of X-
ray tooth pictures including part of body

of the mandible with tooth and bone defects.

The appearance of bone defects and osseous tissue was
estimated during macroscopy investigation.

The osseous tissue which was situated in and around of
bone defects, subcutaneous and muscular tissue from area
of lumbar backbone were estimated during histopathologi-
cal investigations. It was investigated internal organs (kid-
ney and liver) of the animals, too.
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w miejscu wykonywanych ubytkéw i z otoczenia, ponadto
tkanke podskdrna i miesniowa z okolic kregostupa ledzwio-
wego. Badano réwniez narzady wewnetrzne zwierzat do-
Swiadczalnych (watrobe i nerki). Pobrane fragmenty tka-
nek przeprowadzono w sposéb typowy.

Wyniki i dyskusja

Obserwacje kliniczne

W okresie pooperacyjnym zwierzeta zachowywaty sie
spokojnie. Po 2 godzinach od zakonczenia zabiegu rozpo-
czynaly picie wody, a nastepnie przyjmowanie karmy. Przez
caly czas nie wykazywatly oznak zniecierpliwienia (brak bolu
pooperacyjnego). Do 3 doby po zabiegu w otoczeniu ran
skdrnych widoczny byt obrzek tkanek, gdzieniegdzie widocz-
ne byly zaczerwienienia woko6t szwéw - nie stwierdzono
objawo6w chetbotania (brak krwiaka lub tez obfitej wydzieli-
ny przyrannej). Przez caty okres obserwaciji nie zauwazono
rozchodzenia sie ran. Okres catkowitego wygojenia ran
zamykat sie miedzy 10 - 14 dniem (usuwanie szwolw), a
mierne zgrubienia tkanek (gtéwnie skory i tkanki podskor-
nej) byty niedostrzegalne od 21 doby doswiadczenia. Przez
caly okres doswiadczenia obserwowano staty przyrost masy
ciata krolikow.

Badania radiologiczne

W 7 dobie, zarbwno w grupie badanej jak i kontrolnej,
widoczne byto kuliste przejasnienie
o regularnych brzegach, wielkoscig odpowiadajgce wyko-
nanemu ubytkowi tkanki kostne;.
W pdzniejszym okresie obserwowano zmniejszajace sie juz
nieregularne przejasnienie, ktére w grupie badanej byto
widoczne w postaci drobnych punkcikéw, przewazaty jed-
nak wyspowate cienie.
W 24 tygodniu ubytek kostny wypetniony byt juz zminerali-
zowang tkanka, co widoczne byto w postaci zaznaczonego
zacienienia.

Ocena makroskopowa

W obu grupach w pierwszym tygodniu tkanki pokrywaja-
ce ubytek kostny daty sie tatwo preparowac, co stato sie
trudniejsze juz w 14 dobie, gdyz tkanki pokrywajgce ubytek
Scisle przylegaty do kosci i mialy wiekszg spoistos¢. W 6 i
12 tygodniu obserwacji ubytek tkanki kostnej pokryty byt
miejscami tkankg o wygladzie kosci, w grupie badanej jej
powierzchnia byta porowata i ustana drobnymi, ledwo do-
strzegalnymi zagtebieniami. W 24 tygodniu ubytek w cato-
Sci pokryty byt tkankg kostng i makroskopowo miejsce wy-
konanego ubytku nie réznito sie od otoczenia.

Badania histopatologiczne

W tkance kostnej do 14 doby obserwaciji obrazy histopa-
tologiczne w obu grupach nie wykazywaly znacznych réz-
nic. Widoczny byt wyraznie uformowany ubytek pokryty
przez miodg tkanke tgczng wtdknistg z cechami aktywnej
odbudowy tkanki kostnej pod postacia licznych pasm mio-
dych, niedojrzatych beleczek kostnych obrzezonych oste-
oblastami. Ponadto obecne byly martwicze resztki tkanki
kostnej otoczone osteoklastami, a w grupie badanej poje-
dyncze wibékna weglowe umiejscowione na dnie ubytku. W
tkance tgcznej widknistej uwidocznity sie wtokna kolageno-
we oraz niedojrzale i dojrzate beleczki kostne pokryte oste-
oblastami (RYS. 1). W 21 dobie w grupie kontrolnej aktyw-
nos¢ osteoblastyczng obserwowano w niektérych belecz-
kach kostnych (w innych kos$¢ wykazywata cechy dojrzato-
Sci), a w grupie badanej jedynie w znajdujgcej sie gtebiej
tkance tgcznej widkniste;j.
W tkance podskérnej po tygodniu obserwacji wszczep oto-

Results and discussion

Clinical examinations

The animals behaved calm in postoperative period. Af-
ter 2 hours from the end of surgery they started to drink
water and next eat the fodder. All the time they weren't im-
patient (lack of postoperative pain). The tissues edema
around the skin wounds and redness around the sutures
were observed to the 3 week of experiment - there was no
fluctuation symptom (lack of hematoma or wound secre-
tion). For all the time of observation the wounds didn't parted.
The period of complete healing of the wounds was between
10 and 14 day of experiment (time of sutures removal),
mediocre pachyderma was observed to 21 day of experi-
ment. For all period of experiment it was observed change-
less weight gain of the rabbits.

Radiological investigations

In 7 day of experiment radiological study of mandible
showed round alight with regular border which dimension
was such as the bone defect. In later period the alight was
got smaller and irregular and in experimental group it was
observed in shape of small points, there were a lot of local
shades. In 24 week the bone defect was filled with mineral-
ized tissue what was observed in shape of marked shade.

Macroscopy investigation

In both groups in first week of experiment the prepara-
tion of tissues covering the bone defect was easy what in
14 day of observation became already more difficult be-
cause tissues covering bone defect adhered more to the
bone and had more cohesion. In 6 and 12 week of experi-
ment the bone defect was local covered with similar to bone
tissue, its surface in experimental group was porous and
covered with small and hardly discernible hollows. After 24
week period examination whole bone defect was covered
with osseous tissue and the place of defect didn't differ from
surroundings.

Histopathological investigations

In the osseous tissue to 14 day of observation in both
groups histopathological pictures didn't show considerable
differences. It was shown the bone defect covered with
young fibrous tissue with features of active osseous tissue
reconstruction assuming shape of numerous bands of young
and immature osseous trabeculas which were surrounded
with osteoblasts. Besides there were necrotic leavings of
osseous tissue what was surrounded with osteoclasts. In
experimental group there were the single carbon fibers on
the bottom of defect. The collagenic fibres, besides imma-
ture and mature osseous trabeculas covered with
osteoblasts were visible (FIG. 1). In 21 day in the control
group osteoblasts were in some osseous trabeculas (in oth-
ers the bone was mature) and in the experimental group
they were only in deeper situated fibrous tissue.
After one week of observation in the subcutaneous tissue a
graft was surrounded with a connective tissue capsule with
some carbon fibres which remained during removal of the
graft. In later period a connective tissue capsule became
thicker and there were onenuclear phagocytic cells, which
sometimes blended and created giant multinuclear cells on
its surface (FIG. 2). The scraps of carbon fibres and tested
material were surrounded with macrophages which created
small foreign body granulomas. After 21 days of observa-
tion a connective tissue capsule was built mainly with colla-
genic fibres and few macrophages. In same places around
capsule a connective tissue scar and regeneration of dam-
aged muscle fibres was observed.



czony byt cienka torebkg tgcznotkankowg z widocznymi
miejscami fragmentami wiékien weglowych po usunietym
wszczepie. W pdzniejszym okresie torebka tgcznotkanko-
wa stala sie pogrubiata, a na jej powierzchni obecne byty
jednojadrowe komorki fagocytarne, czasami zlewajace sie
i tworzgce komarki olbrzymie wielojadrowe (RYS. 2). Frag-
menty widkien weglowych i badanego materiatu otoczone
byly przez makrofagi tworzgce drobne ziarniniaki typu oko-
to ciata obcego. Po 21 dniach obserwacji torebka tacznot-
kankowa zbudowana byta gtéwnie z wtdkien kolagenowych
i nielicznych makrofagéw.

W niektérych miejscach wokat torebki obserwowano cechy
tworzenia sie blizny tgcznotkankowej i regeneracji uszko-
dzonych widkien miesniowych.

Poczatkowa obserwacja tkanki miesniowej wokét wszcze-
pu wykazata obecnos$¢ mtodej tkanki tgcznej widknistej z
bogatg siecig wlosowatych naczyn krwiono$nych wnikaja-
cej pomiedzy uszkodzone wtdkna miesni poprzecznie praz-
kowanych (RYS. 3). W dalszym etapie w tkance wiGknistej
pojawity sie widkna kolagenowe, a w tkankach poza wsz-
czepem nieliczne olbrzymiokomaorkowe ziarniniaki typu oko-
to ciata obcego wytworzone wokét luznych fragmentéw wio-
kien weglowych. Po 3 tygodniach obserwacji wokoét wsz-
czepu wytworzyta sie gruba bliznowaciejgca torebka tgcz-
notkankowa zbudowana z witdkien kolagenowych i fibrobla-
stéw. Na obwodzie zmian widoczne byty cechy regeneracji
widkien migesniowych z pomnozeniem jgder komoérkowych.
W badanych narzgdach wewnetrznych (nerki i watroba) nie
wykazano zadnych zmian patologicznych zwigzanych z
zastosowanymi wszczepami.

Podsumowanie

Kopolimer P(LLA/GLA)+CF nie wywotuje negatywnych
odczyndw miejscowych i ogdlinoustrojowych.
Wydaje sie, iz najbardziej aktywny proces odnowy tkanki
kostnej nastepuje miedzy 14 a 21 doba, a mineralizacji po-
miedzy 6 a 12 tygodniem obserwacji.

Podziekowania

Badania przeprowadzono w ramach projektu badawcze-
go Komitetu Badan Naukowych nr 3 T0O9B 010 17.

Initial observations of muscle tissue showed a young fibrous
tissue with a lot of capillary blood vessels penetrating be-
tween damaged fibres of skeletal muscles (FIG. 3). In next
period in fibrous tissue a collagenic fibres were observed.
Besides there were few gigantocellular foreign body
granulomas around scarps of carbon fibres in tissue out of
graft. After 3 weeks period it was shown thick cicatricial
connective tissue capsule built with collagenic fibres and
fibroblasts. On the periphery of changes it was shown fea-
tures of muscle fibres regeneration in conjunction with mul-
tiplication of nucleuses.

The histopathological evaluation of kidney and liver did not
demonstrate any pathological changes.

Conclusion

Lactide-glycolide co-polymer caused lack of local and
general negative reactions.
It seems that the most active process of osseous tissue
regeneration was between 14 and 21 day, however the most
mineralization was between 6 and 12 week of observation.
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RYS. 1. Liczne niedojrzate i
dojrzate beleczki kostne pokryte
osteoblastami. Barw. H.E., pow.
200x.

FIG. 1. Immature and mature
osseous trabeculas covered with
osteoblasts (H&E, 200x).

RYS. 2. Pogrubiata torebka
tacznotkankowa wokét wszczepu.
Barw. H.E., pow. 100x

FIG. 2. Thick connective tissue
capsule around graft (H&E, 100x).

RYS. 3. Tkanka tgczna widknista
rozrastajgca sie pomiedzy
uszkodzonymi peczkami widkien
miesniowych. Barw. H.E., pow.
100x.

FIG. 3. Fibrous tissue penetrating
between damaged fibres of
skeletal muscles (H&E, 100x).
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