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In its historical setting biomaterials science has been an
applied science, as generally a clinical application is the
deliverable which directs the research activity.  However, in
the age of "tissue engineering" (TE) and "regenerative medi-
cine" (RegMed) it has become abundantly clear that this
scientific endeavour contains numerous fundamental ma-
terial and biological issues which equally qualify biomaterials
science as a basic science.  The paradigm change in our
conception of "biocompatibility" from the absence of cyto-
toxicity to the demand for proof of biofunctionality has led
many scientists worldwide to look at the structural and func-
tional elements of interfaces in Nature.  The "biomimetic
concept" has been coined as an attractive term for the simu-
lation of these natural functions.  An holistic analysis of natu-
ral interfaces reveals two principal elements, namely cells,
and their products, one important subgroup of which are
matrix components (ECM : extracellular matrix).  These
considerations have led to different models for implant de-
sign for TE, one of the exciting models being that of a bio-
degradable matrix or scaffold which contains the essential
bioactive signal molecules, for example as a drug- or gene-
delivery system, to elicit a physiological regenerative re-
sponse, in which colonizing cells would find adhesion pro-
moting domains, as well as substrate domains to induce
cell-driven resorption by enzyme secretion [1].  The degra-
dation characteristics must be such that the biomaterial is
present long enough to permit the necessary biological re-
actions to take place.  Thus, future success of TE applica-
tions will depend on better understanding of cell-matrix in-
teractions and the ability to regulate the cellular response
at an implant interface, preferably by using synthetic or natu-
ral polymers which resemble ECM as closely as possible.

Although the use of a biomaterial to simulate the ECM
will be a natural choice in many TE applications, it is prob-
able that some concepts for TE and RegMed will not nec-
essarily involve a biomaterial, this certainly being the case
in pure cell therapies.  Nevertheless, it is evident that re-
search endeavour in TE necessitates a strong input from
the material sciences on the one hand and the life sciences
on the other.  In the material sciences there have been major
breakthroughs in the development of so-called "intelligent
materials", that is, materials which are able to respond to
microenvironmental stimuli, such as changes in tempera-
ture, pH, light wavelength and even cellular enzymes [2,3].
This offers the possibility to fine-tune a scaffold or matrix for
application at specific sites, such as soft tissue or within
bone.  Advances in knowledge of both synthetic and natu-
ral polymers, including blends of the two sources, have
opened up numerous opportunities for soft and hard tissue
regeneration, although the problem of mechanical stability
in load-bearing applications remains to be solved.

A further significant field is that of nanofabrication, with
for example the use of self-assembly molecules and the
possibility to create domain structures on the surface of
biomaterials.  The use of nanoparticles opens up new vis-

tas for drug and gene delivery, although possible negative
effects have promoted a new research area of "nanosafety".
It is evident that strategies are required which permit an
effective entry and targeting of the drug- and gene-delivery
system (DDS and GDS resp.).  Various possibilities can be
conceived, depending on the tissue or organ to be targeted.
Examples of biomaterial-associated DDS and GDS are
coated stents for cardiovascular applications, nanoparticle
targeting of the alveolo-capillary barrier in the lung and topi-
cal (skin) application of nanoparticulate systems.

In addition to the goal of designing and constructing a
TE implant which is functional, a further goal must be to
control the reaction of the body to the implant, or if it is an
extracorporeal system, the effects of blood contact [4].  Thus,
much more knowledge is required on how materials with
different physical and chemical characteristics modulate the
inflammatory and healing responses, as well as the spe-
cific phenotype of the cells essential to the application, such
as chondrocytes and osteoblasts for cartilage and bone re-
generation respectively.  Central focal points of future re-
search will be adult stem cell interactions with ECM-like
scaffolds and matrices as well as deeper understanding of
the signaling pathways involved.  Immunological reactions
at implant interfaces also remain inadequately investigated
and how degradation products might elicit a specific im-
mune reaction still remains virgin territory.  Furthermore,
the ability to promote rapid and physiological vasculariza-
tion of TE implants will in most cases (with the exception of
the anaerobic chondrocyte) determine the fate of the im-
plant.

The complex nature of these interactions means that
relevant models, both in vivo and in vitro need to be devel-
oped and extended to simulate the human in vivo state.
The corollary of this is that, for example in in vitro testing
schemes, more emphasis must be placed on the use of
primary cells of human origin in assay systems which will
yield useful data on cell functionality in interactions with
biomaterials.  This will involve three-dimensional culture
systems, in which confocal laser scanning microscopy with
relevant immunocytological methods can greatly assist
monitoring functional parameters [5,6], as well as co-cul-
ture systems [7] and dynamic cultures, as in bioreactors.
This increased level of complexity is regarded as essential
for a deepening of our understanding of biological mecha-
nisms, without which a rational approach to TE design will
not be possible.

As the methods of genomics and proteomics become
more and more applied to the field of TE, large data bases
are being developed from cell culture as well as animal ex-
perimentation, this leading to the need to use the methods
of systems biology to identify genes involved in the regula-
tion of cell-scaffold interactions.  It is hoped that the sys-
tems approach will further our understanding of these com-
plex biological interactions and enable new more ECM-like
scaffolds and matrices to be developed for regenerative
medicine and tissue engineering.  It is evident that in achiev-
ing this goal only the multidisciplinary approach will be suc-
cessful.
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containing bovine serum albumin (BSA) were prepared
under similar conditions, BSA being mixed in the aqueous
solution before gelation.
In vitro release experiments were realized at 37°C by im-
mersing 2 ml of BSA-containing hydrogel in 4 ml of phos-
phate buffered saline (PBS). The release was regularly
monitored by U.V. at 277 nm, using calibration curves ob-
tained from standard solutions.
H Nuclear magnetic resonance (NMR) spectra were re-
corded at room temperature with a Bruker spectrometer
operating at 250 MHz by using DMSO-d6 as solvent [1].
Rheological properties were determined on a Carri-Med
CSL2 Rheometer of TA Instruments. The release of BSA
was monitored by a Lambda 15 Perkin Elmer UV-Vis spec-
trophotometer. Circular dichroism (CD) spectra were regis-
tered with a Jobin Yvon CD6 instrument.

Results and discussion

PLA-PEG-PLA triblock copolymers were synthesized by
ring opening polymerization of L(D)-lactide in the presence
of dihydroxyl PEG, while PLA-PEG diblock copolymers were
synthesized by using mPEG5000 as initiator. Non-toxic Zn
powder was used as catalyst instead of stannous octoate
which can be more or less cytotoxic. TABLE 1 presents the
molecular characteristics of the triblock and diblock copoly-
mers used in this work. The molar ratio of ethylene oxide/
lactyl (EO/LA) repeating units was in the range of 4 to 11 for
the water solubility of the copolymers.
FIG.1A shows the evolution of storage modulus (G') and
loss modulus (G") of a 14% 1L/1D solution as a function of
time at 25°C and at a frequency of 1 Hz. Initially, G" was
higher than G', the solution behaving as a viscoelastic solu-
tion. Both G' and G" slightly decreased at first and remained
constant during the first 60 min. Beyond, the moduli in-
creased continuously, G' increasing faster than G". A crosso-
ver point was observed at 7 h. After that, G' became higher
than G" and a hydrogel was formed. FIG.1B shows the
changes of storage and loss moduli of the 14% 1L/1D sam-
ple as a function of frequency at t=0 and t=24h. Both moduli
increased with increasing frequency. At t=0, the storage
modulus G' was higher than the loss modulus G", and both
moduli increased almost linearly with frequency, which is
characteristic of a viscoelastic liquid-like state. In contrast,
at t=24h, G' became higher than G", and both moduli tended
towards a plateau at high frequency, which can be assigned
to formation of a tridimensional network.
Bovine serum albumine (BSA) was retained as a model drug
for release studies. The protein was mixed with the copoly-
mer solution before gel formation. Various BSA-containing
hydrogels were prepared under different gelation conditions
in order to elucidate the drug release behaviors. Figure 2A
shows the BSA release profiles of 20% 2L/2D hydrogels
obtained after 90 h at 37°C or after 24 h at 50°C. The re-
lease rate appeared almost constant and there was almost

Otto M, Peters K. Tissue response and biomaterial integration: the
efficacy of in vitro methods. Biomolec Engineering; 19, (2002), 211-
217.
[5] Unger RE, Peters K, Huang Q, Funk A, Paul D, Kirkpatrick CJ.
Vascularization and gene regulation of human endothelial cells
growing on porous polyethersulfone (PES) hollow fiber membra-
nes Biomaterials; 26, (2005), 3461-3469.
[6] Peters K, Schmidt H, Unger RE, Kamp G, Pröls F, Berger BJ,
Kirkpatrick CJ. Paradoxical effects of hypoxia-mimicking divalent
cobalt ions in human endothelial cells in vitro. Molec Cell Biochem;
270, (2005), 157-166.
[7] Hermanns MI, Unger RE, Kehe K, Peters K, Kirkpatrick CJ.
Lung epithelial cell lines in co-culture with human pulmonary mi-
crovascular endothelial cells: development of an alveolo-capillary
barrier in vitro. Lab Invest; 84, (2004), 736-752.
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[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),2-3]

Introduction

The delivery of drugs to a human body can be achieved
through oral, transdermal, topical and parenteral adminis-
trations. A great deal of work has been done during the
past two decades to develop controlled drug delivery sys-
tems (DDS) adapted to these various routes.Hydrogels are
of growing interest for applications as DDS because of their
excellent biocompatibility due to the presence of large
amounts of water [1-3]. Bioactive molecules can be physi-
cally entrapped in a hydrogel or chemically attached to the
polymeric network. Hydrogels are usually formed by a hy-
drophilic polymer matrix crosslinked chemically through
covalent bonds or physically through hydrogen bonds, crys-
tallized domains or hydrophobic interactions.They are par-
ticularly interesting for the release of poorly soluble drugs,
proteins, genes or nucleic acids [4-6].
In this work, polylactide/poly(ethylene glycol) block copoly-
mers were prepared by ring opening polymerization of L- or
D-lactide in the presence of PEG, using non toxic zinc pow-
der as co-initiator. Hydrogels were prepared from aqueous
solutions containing both PLLA/PEG and PDLA/PEG co-
polymers. The rheological properties and drug release
behaviors of the hydrogels were investigated.

Experimental

Copolymers were synthesized by ring opening polymeri-
zation of L- or D-lactide in the presence of dihydroxyl PEG
with Mn of 10000, 12000 and 20000 or monomethoxy
poly(ethylene glycol) (mPEG) with Mn of 5000  by using
zinc metal as catalyst.
Hydrogels were prepared by mixing predetermined amounts
of PLLA/PEG and PDLA/PEG copolymers in 2 ml of dis-
tilled water. Gelation was  allowed to proceed at predeter-
mined temperatures for various periods of time. Hydrogels

Acronym Structure Initiator Monomer EO/LA DPPEG DPPLA Mn 
1L L19EO227L19 PEG10000 L-lactide 6.1  227 38 12700 
1D D20EO227D20 PEG10000 D-lactide 5.6 227 40 13700 
2L L20EO273L20 PEG12000 L-lactide 6.8 273 40 14900 
2D D19EO273D19 PEG12000 D-lactide 7.3 273 38 14700 
3L L21EO454L21 PEG20000 L-lactide 11.0  454 42 23000 
3D D22EO454D22 PEG20000 D-lactide 10.5  454 44 23100 
4L L28EO113 mPEG5000 L-lactide 4.1 113 28 7000 
4D D27EO113 mPEG5000 D-lactide 4.2  113 27 6900 

 
TABLE 1. PLA/PEG block copolymers obtained
by ring opening polymerization  of L(D)-lactide in
the presence of PEG or mPEG

Nr 47-1.p65 05-09-12, 11:472



3

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

no burst release in both cases. On the other hand, BSA
release appeared faster from the hydrogel obtained at 37°C
than from the one obtained at 50°C, even though the gela-
tion time was longer for the former than for the latter. Nearly

38% and 24% of BSA were released after 360 h, respec-
tively. The difference can be assigned to the fact gelation at
50°C led to much more consistent hydrogel structure than
at 37°C, which disfavored drug diffusion.

Circular dichroism (CD) was used to determine whether
BSA molecules were denatured after the gelation proce-
dure. Figure 2B shows the CD spectra of original BSA and
of BSA released from the hydrogel obtained at 50°C. The
two spectra appeared almost identical, indicating that the
gelation procedure at 50°C did not denature BSA proteins.

Conclusion

Bioresorbable hydrogels were prepared from aqueous
solutions containing both PLLA/PEG and PDLA/PEG block

copolymers due to interactions and stereocomplexation
between PLLA and PDLA blocks. Rheological studies
showed that both storage and loss moduli depend not only
on the polymer properties such as the molar mass and EO/
LA ratio, but also on the factors such as the concentration,
temperature, time and frequency. The gelation process is
time- and temperature-dependent and the hydrogel is a
dynamic and evolutive system because of continuous for-
mation/destruction of crosslinks and degradation. Drug re-
lease studies show that the release rate can be adjusted by
changing the gelation conditions and factors such as drug
load, polymer concentration and molar masses.
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Abstract

Carbon fibre-reinforced carbon composites
(CFRC), i.e. materials promising for hard tissue sur-
gery, were coated by a fullerene layer in order to
strengthen the material surface and create its
nanostructure pattern which is known to be attractive
for colonization with bone cells. The fullerene layer
was relatively resistant to wear, at least swabbing with
cotton, rinsing with liquids and exposure to cells and
proteolytic enzymes. Both human osteoblast-like MG
63 cells and rat vascular smooth muscle cells (VSMC)
in 1- and 2-day-old cultures adhered to these surfaces
in lower numbers in comparison with the control
uncoated material and tissue culture polystyrene. In
addition, the VSMC on the fullerene-coated surfaces
were less spread. The lower cell adhesion was prob-
ably due to a relatively high hydrophobicity of
fullerenes. On the other hand, the spreading of MG
63 cells was comparable to that observed on the con-
trol surfaces, and these cells also assembled dot-like
vinculin-containing focal adhesion plaques and rela-
tively rich fine filamentous beta-actin cytoskeleton. We
suppose that the cell adhesion may be enhanced by
derivatization of fullerenes with specific chemical func-
tional groups or peptidic ligands for cell adhesion
receptors.
[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),3-6]

Introduction

Fullerenes are spheroidal molecules made exclusively
of carbon atoms (e.g., C60, C70). Similarly as carbon
nanotubes, and nanodiamonds, fullerenes are considered
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of carbon fibres Toray T 800 was arranged in layers, infil-
trated with a carbon matrix precursor (phenolic resin
UMAFORM LE, Synpo Ltd., Pardubice, CR), pressed, cured,
carbonised at 1000oC, graphitised at 2200oC and finally
graphitised at 2200oC. In order to decrease the material
surface micro-scale roughness, non-appropriate for cell
spreading [8], the CFRC were ground using metallographic
paper of 4000 grade.
Thin fullerene (C60) layers, deposited on the CFRC, were
prepared by evaporation of C60 in the Leybold Univex-300
vacuum system. In order to synthesize high quality C60 cov-
erings, suitable deposition kinetics is necessary. Thus, the
C60/CFRC samples were prepared at room temperature (of
the substrates) with a deposition rate <1 A/s (the tempera-
ture of C60 evaporation in the Knudsen cells was 400oC),
and time of deposition of about 15 min. The thickness of the
fullerene layers was estimated to be <100 nm. FIG.1 (show-
ing a typical result of the Raman analysis) confirms that the
fullerene films were prepared with a high quality with no
fragmentation or graphitization of C60. One third of the CFRC
samples (3x3 cm) was protected of fullerene coating using
a mask. Other completely uncoated CFRC samples as well
as tissue culture polystyrene dish served as controls.
The samples were repeatedly rinsed in phosphate-buffered
saline and inserted on the bottom of polystyrene Petri dishes
(diameter 5 cm; GAMA, Ceske Budejovice, CR). The steri-
lization was avoided in order to prevent possible damage of
fullerenes by heat, irradiation or chemicals, and the sam-
ples were used for short-term cell culture only. They were
seeded with human osteoblast-like MG 63 cells (European
Collection of Cell Cultures, Salisbury, UK) or vascular
smooth muscle cells (VSMC) obtained from the thoracic
aorta of adult male Wistar rats [3]. Each dish contained
300,000-500,000 cells (i.e., 15,000-25,000 cells/cm2 and 7
ml of Dulbecco Minimum Essential Medium supplemented
with 10% of fetal bovine serum and 40 µg/ml of gentamicin.
Cells were cultured for 1-2 days 37oC in humidified air at-
mosphere containing 5% of CO2, fixed with 70% ethanol
and stained with propidium iodide. In addition, two molecules
participating in the process of cell adhesion and spreading,
namely vinculin, an integrin-associated protein, and beta-
actin, important component of the cytoplasmatic cytoskel-
eton, were visualized by immunofluorescence staining
[5,8,10].

Results and discussion

Grinding with metallographic paper of 4000 grade low-
ered the surface roughness of CFRC about twice. As meas-
ured by a profilometer (Rank Taylor Hobson Ltd., England),
the departures of the roughness profile from the mean line
(i.e., Ra parameter) decreased from 6.5±1.8mm to
3.5±0.6mm, and the mean spacing of the adjacent local
peaks (parameter S) lengthened from 38±11mm to 96±
49mm. Fullerene coating did not change significantly this
surface microroughness but created a nanostructured pat-
tern on the pre-existing microarchitecture of the CFRC sur-
faces. This nanopattern was expected to enhance adhe-
sion of cells, especially those bone-derived, because re-
cently, a very interesting finding has been reported that
nanostructured surfaces can enhance the adsorption of
vitronectin, i.e. an extracellular matrix protein mediating pref-
erential adhesion of osteoblasts over other cell types [5, 6].
However, on day 2 after seeding, the MG-63 cells adhered
to the fullerene-coated CFRC in a significantly lower number
than on uncoated CFRC, glass or standard tissue culture
polystyrene. Similar reaction was also observed in 1-day-
old cultures of VSMC (FIG.2A,B). In addition, the VSMC on

as promising building blocks for the construction of novel
nanomaterials, especially for molecular electronics. In ad-
dition, these molecules display a diverse range of biologi-
cal activity. Their unique hollow cage-like shape and struc-
tural analogy with clathrin-coated vesicles in cells as well
as their reactivity allowing for immobilization of various
molecules on their surface support the idea of the potential
use of fullerenes as drug or gene delivery agents [1, 2]. In
their pristine unmodified state, fullerenes are highly hydro-
phobic, water-insoluble, able to accept and release elec-
trons, and relatively highly reactive, which enables them to
be structurally modified. When irradiated with UV or visible
light, fullerenes can convert molecular oxygen into highly
reactive singlet oxygen. Thus, they have the potential for
inflicting photodynamic damage on biological systems, in-
cluding damage to cellular membranes or DNA cleavage.
This harmful effect can be exploited for photodynamic
therapy against tumors, viruses and bacteria resistant to
multiple drugs. On the other hand, C60 is considered to be
the world's most efficient radical scavenger. This is due to
the relatively large number of conjugated double bonds in
the fullerene molecule, which can be attacked by radical
species. Thus, fullerenes would be suitable for applications
in quenching oxygen radicals [3,4].
However, relatively little is known about the influence of
fullerenes on cell-substrate adhesion. A thin layer of fullerene
molecules may enhance the cell adhesion on various
biomaterials by its nanostructure arrangements (i.e., the
presence of fullerene clusters or crystallites less than 100
nm), which resembles the architecture of physiological ex-
tracellular matrix (ECM), i.e. a structure composed from
nanoscale proteins, and in the case of bone, also hydroxya-
patite and other inorganic nanocrystals [5-7]. Therefore, we
investigated adhesion of human osteoblast-like cells of the
line MG-63 in cultures on carbon fibre-reinforced carbon
composites, i.e. materials considered as promising for bone
tissue engineering, coated with a thin fullerene layer. In
addition, we studied adhesion of vascular smooth muscle
cells, i.e. another important cell type present in the bone,
moreover capable of osteogenic differentiation [8].

Material and methods

Two-dimensionally reinforced CFRC were prepared in
the Institute of Rock Structure and Mechanics, Acad. Sci.
CR, Prague [3]. Commercially available woven fabric made
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the fullerene layer were less spread, i.e. round or spindle-
shaped, whereas on the pure CFRC and especially on the
tissue culture polystyrene, they were mainly polygonal and
of a larger cell-material contact area (FIG.3A-D).
The lower cell adhesion on the fullerene layer was probably
due to the hydrophobic character of the non-derivatized
fullerene molecules [3]. It is known that hydrophobic mate-
rials promote preferential adsorption of cell non-adhesive
proteins from the serum of the culture media, such as albu-
min. In addition, the cell adhesion-mediating ECM proteins
are adsorbed in relatively rigid state, thus their specific amino
acid sequences are less accessible for cell adhesion
receptors [10]. Penetration of fullerenes into cells and their
cytotoxic action is less probable, because the cell attach-
ment and spreading on the control uncoated regions of the
fullerene-modified CFRC (FIG.3D), as well as on the bot-
tom on polystyrene dishes containing fullerene-coated sam-
ples (FIG.3E), were similar as in control polystyrene dishes
without fullerene samples. In addition, the fullerene layer
was resistant to mild wear, represented by swabbing with
cotton, rinsing with liquids (water, phosphate-buffered sa-
line, culture media) and exposure to cells and proteolytic
enzymes used for cell harvesting. The fullerene-coated
CFRC surfaces seemed to be stronger and less prone to
release carbon particles (the latter see on Fig. 3E), which is

an important limitation of the potential biomedical use of
CFRC [8].
In comparison with VSMC, the cell spreading area of MG
63 cells on the fullerene-coated CFRC was found to be sig-
nificantly higher (3182±670 mm2) than that on the uncoated
material (1888±400 mm2) and even on polystyrene dishes
(1300±102 mm2). This could be explained by the low cell
population density on the fullerene layer, which provided
the cells with more space for their spreading. On the other
hand, the fullerene layer might promote the preferential
adhesion of osteoblasts by its nanostructure [5,6]. On the

fullerene layer, these cells formed fine dot-like vinculin-con-
taining focal adhesion plaques and fine network of actin
microfilaments (FIG.4), which is a sign of effective binding
between cell adhesion receptors and ECM proteins
adsorbed on the material surface [5,10]. In the future ex-
periments, we plan to reduce the hydrophobia of fullerenes
by their derivatization with oxygen-containing and amine
groups, or to induce the receptor-mediated cell adhesion
by functionalization of fullerenes with oligopeptides contain-
ing amino acid sequences RGD or osteoblast-specific KRSR
[5,6,10]. A water soluble fullerene derivative, C3-fullero-tris-
methanodicarboxylicacid, maintained the integrity of focal
adhesion plaques and actin cytoskeleton in a UV-irradiated
line of human epidermoid carcinoma cells by quenching
oxygen radicals [4]. Enhanced attachment and spreading
of platelets was also found on a polyurethane surface grafted
with fullerene C60 molecules [11]. In addition, fullerene de-
rivatives selectively targeting the bone tissue, delivering di-
agnostic and therapeutic agents and influencing bone tis-
sue mineralization can also be constructed [1].

Conclusions

Coating of carbon-fibre reinforced carbon composites,
i.e. promising materials for bone tissue engineering, with a
fullerene layer reduced the number of osteoblast-like MG
63 cells or vascular smooth muscle cells adhering to these
materials in vitro. The latter cell type was also less spread,
whereas the spreading of MG 63 cells was comparable to
that observed on the uncoated composites or tissue culture
polystyrene. The cell adhesion may be further enhanced by
derivatization of fullerenes with chemical functional groups
or oligopeptidic ligands for cell adhesion receptors.
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FIG. 2. Number of rat aortic smooth muscle cells
(A) and osteoblast-like MG 63 cells (B) on carbon
fibre-reinforced carbon composites (CFRC), CFRC
coated with fullerenes (CFRC+full), glass
coverslips (Glass) and standard polystyrene
tissue culture dish (Dish) on day 2 (A) and 1 (B)
after seeding. Average ± SEM from 12-21
microscopic fields, Student's t-test for unpaired
data. Statistical significance: ***p<0.001, *p<0.02
in comparison with CFRC.

Fig. 3. Rat aortic smooth muscle cells on CFRC
(A), CFRC coated with fullerenes (B), standard
polystyrene tissue culture dish (C), uncoated
region of a fullerene-coated CFRC sample (D),
polystyrene dish with a fullerene-coated CFRC
sample (E).  Day 1 after seeding; fixed and stained
with propidium iodide (A-D) or living unfixed cells
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Abstract

Adhesion and growth of human osteoblast-like MG
63 cells (seeding density of 17964 cells/cm2) was stud-
ied in cultures on the following 7 groups of artificial
materials developed for bone tissue engineering:
terpolymer of polypropylene, polytetrafluorethylene
and polyvinyldifluoride (CP0), terpolymer reinforced
with carbon fibres (CP4) or carbon fabric (CP5),
terpolymer reinforced with carbon fibres and with pores
created by addition and dissolution of alginate fibres
(CP6) or powder (CP7), terpolymer reinforced with
carbon fibres and containing the alginate powder
(CP8) or fibres (CP9). On day 1 and 3 after seeding,
the numbers of MG63 cells on all tested materials was
similar to the values obtained on the control polysty-
rene culture dish (PS). However, on day 7, the cell
number, ranging from 17766±3180 to 67002±6850
cells/cm2, increased in the following order:
CP0<PS<CP6<CP8<CP7<CP5<CP4<CP9, which
suggest a supportive role of carbon and alginate com-
ponents of the materials on their colonization with cells.
[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),6-9]

Introduction

In recent years, artificial materials are of growing impor-
tance in medicine and biology. A modern scientific interdis-
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FIG. 4. Immunofluorescence staining of vinculin
(A-C) and beta-actin (D-F) in MG 63 cells on day 2
after seeding on CFRC (A,D), fullerene-coated
CFRC (B,E) or standard polystyrene tissue culture
dish (C, F). Arrows indicate vinculin-containing
focal adhesion plaques (A-C) or beta-actin
filament bundles (D-F).
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ciplinary field known as Tissue Engineering has been de-
veloped to design artificial biocompatible materials in order
to substitute irreversibly damaged tissues and organs [1-6].
Nowadays it is very trendy to study carbon materials for
potential biomedical use. Carbon is an important compo-
nent of cells and tissues, so that these materials could be
well tolerated by the surrounding tissue. In addition, their
mechanical properties (e.g. the density, porosity, modulus
of elasticity) can be tailored to be very close to the bone.
Thus, these materials are very promising for the use in or-
thopaedic and dental surgery.
Our earlier studies showed that carbon-carbon composites
(i.e., carbon fibre-reinforced carbon composites, referred
as CFRC) supported adhesion and growth of osteogenic
as well as vascular endothelial and smooth muscle cells in
vitro, especially after modifications of the CFRC surface by
grinding with metallographic paper, polishing with colloidal
SiO2 or diamond paste and deposition of various bioactive
layers, such as pyrolytic graphite, Ti/C:H, Ag/C:H with low
silver concentration or even fullerenes C60 [7-10]. Despite
of these encouraging results, the CFRC manifested a rela-
tive high tendency to release carbon particles, which is
mainly due to the brittleness of the carbon matrix [7,8]. There-
fore, in the present study, we constructed carbon-polymer
composites, i.e. materials in which the carbon matrix was
replaced by a polymeric resin. These new-generation com-
posites were expected to be more resistant to the material
disintegration and supportive for colonization with osteo-
genic cells. Some composites were enriched with alginates,
i.e. nature-derived polysaccharides containing uronic ac-
ids, which are considered as promising biomaterials for tis-
sue engineering, such as construction of bioartificial carti-
lage [2,3], myocardium [4] or skeletal muscle [5]. Another
perspective application of alginates is encapsulation of trans-
planted cells, such as hormone-secreting cells (parathyroid
and pancreatic islet cells [2,11-13]) or genetically-engineered
tumour-killing cells [1,14].

Material and methods

Carbon fibres in the form of plaited fabrics were obtained at
the Department of Advanced Ceramics, University Science
and Technology, Krakow, Poland. A special epoxide resin
covering the fibres was removed in an oxidizing atmosphere
35 min/4000C. In order to obtain short carbon fibres (diam-
eter 7.05±0.23 mm, length 1.2±0.25 mm), the carbon fabric
was cut in a special mechanical mill.
A terpolymer of polypropylene, polytetrafluorethylene and
polyvinyldifluoride (PTFE/PVDF/PP, density 1.600, pur-
chased from Aldrich Chemical Co., USA, Cat. No. 45 458-
3) was dissolved in acetone (POCh SA. Gliwice, Poland,
Cat. No. 102480111; 5g of PTFE/PVDF/PP polymer resin
per 50 ml of acetone), and the following 7 groups of sam-
ples were prepared:
1-CP0. Pure PTFE/PVDF/PP polymer samples; the
terpolymer solution was poured onto glass Petri dishes and
left to freely evaporate for 2 days.
2-CP4. Terpolymer with short carbon fibres; the fibres sus-
pended in acetone were distributed on Petri dishes, and
then the terpolymer solution was poured onto them and left
to freely evaporate for 2 days.
3-CP5. Terpolymer with plaited fabrics which had regular
packing fibres; the terpolymer solution was poured onto the
fabrics inserted in Petri dishes and left to freely evaporate
for 2 days.
4-CP6. Terpolymer with short carbon fibres and alginate
fibres; the latter were obtained at the Department of Man-
Made Fibres, Faculty of Textile Engineering and Marketing,

Technical University of Lodz, Poland. The content of acid's
radicals in the alginate was 65-75% for guluronic acid and
25-35% for mannuronic acid. In the first step, both types of
fibres in acetone were distributed on Petri dishes, and in
the next step, the polymer solution was poured onto them
and left to freely evaporate for 2 days. Then the alginate
fibres were removed in hot water (85oC/28h) in order to cre-
ate gaps of the diameter of 5.2±0.25 mm. These gaps were
probably open pores penetrating the whole thickness of the
material membranes, i.e., 178 mm).
5-CP7. Terpolymer with short carbon fibres and alginate
powder; the latter were purchased from the same company
as the alginate fibres, and were of the same chemical com-
position. In the first step, both fibres and powder were sus-
pended in acetone and distributed on Petri dishes, and in
the next step, the polymer solution was poured onto them
and left to freely evaporate for 2 days. Then the alginate
powder was removed in hot water (85oC/28h), and gaps of
the size of 1.8±0.15 mm were created. Similarly to the sam-
ple CP6, the gaps probably penetrated through the entire
thickness of the material sheet (which was thinner that in
CP6), thus their depth was 168 mm.
6-CP8. Terpolymer containing short carbon fibres and algi-
nate powder; both fibres and powder in acetone were dis-
tributed on Petri dishes, and then the polymer solution was
poured onto them and left to freely evaporate for 2 days.
7-CP9. Terpolymer containing short carbon fibres and algi-
nate fibres; both types of fibres were suspended in acetone,
distributed on Petri dishes and then the polymer solution
was poured onto them and left to freely evaporate for 2
days.
The surface characterization was accomplished by contact
angle measurements. As the comparative liquid, twice dis-
tilled water was used (TABLE 1).

For cell cultivation, thin circular sheets of the materials
(diameter 1.67 cm) were sterilized by H2O2 - plasma method
(Sterrad 120, ASP, Johnson & Johnson), inserted in poly-
styrene 24-well-multidishes (TPP, Switzerland), seeded with
human osteoblast-like cells of the line MG63 (European
Collection of Cell Cultures, Salisbury, UK) at the initial den-
sity of 17000 cells/cm2, and incubated in 1.5 ml of Dulbecco-
modified Eagle Minimum Essential Medium (Sigma, U.S.A.,
Cat. No D5648) supplemented with 10% foetal bovine se-
rum (Sebak GmbH, Aidenbach, Germany) in humidified air
atmosphere containing 5% of CO2. On day 1 and 3 after
seeding, cells were fixed with 70% ethanol, stained with
propidium iodide (5µg/ml), and their number and morphol-
ogy were evaluated in a fluorescence microscope. On day
7, cells were harvested by trypsin-EDTA solution (Sigma,
U.S.A.; exposure 10 min at 37oC) and counted in a Bürker's
haemocytometer.
Quantitative data were presented as means ± SEM (Stand-
ard Error of Mean) from 8-18 measurements obtained from
3 samples for each experimental group).

TABLE 1. Results of contact angle measurements
on carbon-polymer composites.

Sample  
name 

Contact  
angle 

[o] 

Surface  
energy 

[mN/m2] 

Dispersion  
component  

[mN/m2] 

Polar  
component 

[mN/m2] 
CP0 99.7±2.5 20.31±1.62 18.31±1.31 2.00±0.31 
CP4 87.2±2.5 24.00±0.76 23.59±0.69 0.40±0.07 
CP5 99.6±2.66 20.15±0.52 18.25±0.27 1.86±0.38 
CP6 78.4±3.25 20.28±0.61 17.52±0.43 2.76±0.17 
CP7 67.8±2.94 21.52±1.74 18.35±0.86 2.29±0.73 
CP8 83.5±2.86 26.25±0.98 23.52±0.82 2.73±0.18 
CP9 88.8±4.25 31.18±1.15 25.92±0.77 5.26±0.54 

 

Nr 47-1.p65 05-09-12, 11:477



8

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

ing groups), are known to influence markedly the protein
adsorption and cell adhesion [1, 6-10,12-13, 15, 16].

Conclusion

On day 7 after seeding, the lowest number of human
osteoblast-like MG63 cells was found on the pure terpolymer
of polypropylene, polytetrafluorethylene and
polyvinyldifluoride, which was probably due to its relatively
high surface hydrophobia. The cell colonization was mark-
edly improved and the maximum cell number was achieved
when the terpolymer was modified by addition of carbon
and alginate fibres (sample CP9).

Results and discussion

On day 1 and 3 after seeding, the numbers of MG 63
cells on all carbon-polymer composites as well as the pure
terpolymer were similar to the value obtained on the control
polystyrene culture dish (PS). The latter values amounted
to 2694±424 cells/cm2 and 11349±1968 cells/cm2 on day 1
and 3, respectively. However, on day 7 after seeding, the
highest number of MG 63 cells (67002±6850 cells/cm2) was
found on the sample CP9 (i.e., the carbon fibre-reinforced
terpolymer containing alginate fibres). This number was
more than twice higher than that obtained on standard tis-
sue culture polystyrene (FIG.1,2). This result could be due
to a soft and sponge-like structure of the alginate, which
allowed the cells to penetrate inside the material, and thus
to use more space for their expansion. Also the relatively
high surface energy, especially its polar component (TA-
BLE 1) might contribute to the highest cell colonization of
the CP9 sample [6,15]. Another explanation is direct mi-
togenic action of alginates due to the presence of various
contaminants [2,11,16], their attractiveness for protein ad-
sorption [12], as well as their stimulatory effects on produc-
tion of growth-promoting substances in adjacent cells
[1,11,13]. However, the supportive action of alginates on
cell colonization could be associated with immune activa-
tion of these cells, manifested by increased expression of
immunoglobulin and selectin adhesion molecules and syn-
thesis of cytokines, followed by infiltration and encapsula-
tion of the implant with inflammatory cells and fibroblasts
[2,8,11-13,16]. From this point of view, the composites CP4
(carbon fibre-reinforced terpolymer) and CP5 (carbon fab-
ric-reinforced terpolymer) seem to be more advantageous,
because their chemical composition (i.e., absence of
alginates) may be less immunogenic. Similarly to CP9, also
on these composites relatively high cell numbers were found
on day 7 after seeding (60911±5478 cells/cm2 on CP4 and
54820±5625 cells/cm2 on CP5; FIG.1 and 2 C, D). On CP
5, this number might be even higher, because as detected
by propidium iodide staining, a considerable amount of cells
were retained inside the carbon fabric even after cell har-
vesting by trypsinization. Similarly on CP4, some cells were
localized below the carbon fibres, prominent on the mate-
rial surface (FIG.2D). Interestingly, on CP5, cells were mainly
of longitudinal shape and oriented along the fibres forming
the carbon fabric (FIG.2C). Similar influence of the material
surface topography on the cell morphology was also ob-
served in the CFRC [7, 8].
The lowest number of MG63 cells was found on the pure
terpolymer PTFE/PVDF/PP (sample CP0; 17766±3180
cells/cm2). In addition, the cells on this material were less
spread and distributed less homogeneously (FIG.2E). These
findings could be attributed to a relatively high surface hy-
drophobia of the terpolymer (TABLE 1). It is known that cell
adhesion on artificial materials is mediated by adsorption of
extracellular matrix molecules, e.g. vitronectin, fibronectin,
collagen and laminin, provided by the serum of the culture
media or synthesized by cells [6,15]. If the material is too
hydrophobic, these molecules are adsorbed in a rigid state
and less appropriate spatial conformation, so that their spe-
cific binding sites, e.g. amino acid sequence RGD, are less
accessible for adhesion receptors on cells [6,15]. The
hydrophobicity of the PTFE/PVDF/PP terpolymer could be
lowered by physical methods described earlier, such as
bombardment with ions, irradiation with ultraviolet light or
exposure to plasma discharge (for review see [6]). Also other
physical and chemical properties of the material surface,
such as electrical charge, roughness and topography, me-
chanical properties (rigidity or flexibility) or presence of cer-
tain chemical functional groups (amine or oxygen-contain-
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FIG. 1. Growth curves of human osteoblast-like
MG63 cells on polystyrene culture dish (SP),
terpolymer PTFE/PVDF/PP (CP0) and carbon-
terpolymer composites (CP4-CP9; see the Material
and methods).
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FIG. 2. Morphology of human osteoblast-like MG
63 cells on: Polystyrene culture dish (A), Sample
CP9 (B),Sample CP5 (C),Sample CP4 (D) and
Sample CP0 (E) (See the Material and
methods).Day 7 after seeding, fixed with ethanol,
stained with propidium iodide.
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Abstract

We investigated adhesion and growth of vascular
smooth muscle cells (VSMC) on proteins assemblies
prepared by coating of thin fibrin net with ultrathin layer
of collagen I, fibronectin or laminin. The assemblies
were deposited on polystyrene (PS) non-modified with
plasma discharge, i.e. a treatment commonly used for
creation of surfaces suitable for cell cultivation.  All
samples with fibrin assemblies improved initial attach-
ment and spreading of VSMC as well as their subse-
quent growth in comparison with the pristine PS. The
adhesion area of VSMC increased on fibrin coated
with collagen I and fibronectin, while on laminin it re-
mained similar as that on the pure fibrin. Thin 3D fi-
brin net markedly changed the morphology of VSMC
from polygonal to star-like shape with protrusions.
Cells all tested samples formed vinculin-containing
focal adhesion plaques and a-actin cytoskeleton, an
important marker of VSMC differentiation. The pro-
tein assemblies can be used for improvement of cell
adhesion and growth on various artificial materials
used in tissue engineering, e.g. for construction of
bioartificial vascular prostheses.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),9-12]

Introduction

Artificial implants into the human body are often made of
bioinert materials not allowing colonization with cells, thus
these materials cannot be considered as adequate and long
lasting substitutes of the natural tissues. The latter concerns
especially currently used vascular prostheses made of
polyethylene terephtalate or polytetrafluoroethylene, i.e.
highly hydrophobic polymers not supporting vascular tis-
sue regeneration.  Therefore, there is an effort to improve
the cell adhesion and spreading by various physical and
chemical modification of the material surface, e.g. by irra-
diation with ultraviolet light (Heitz et al. 2003), bombard-
ment with C+, O+ and other ions (Baèáková et al. 2001),
plasma discharge, covalent binding of ligands for cellular
adhesion receptors, e.g. RGD, REDV (Baèáková et al. 2004,
Benoit and Anseth 2005) or controlled deposition of layers
containing extracellular matrix (ECM) molecules (Brodie et
al. 2005).
In the present study, we evaluated the adhesion and growth
of VSMC on fibrin assemblies on polystyrene, and the influ-
ence of coating these assemblies with collagen I, fibronectin
or laminin, important components of the ECM in blood ves-
sels.

Material and methods

Series of biomolecular assemblies on polystyrene sur-
faces (PS) were prepared at room temperature in wells of
tissue culture plates non-treated with plasma discharge
(Polystyrene Non-Tissue Treated Plate, 24 wells of diam-
eter 1.5 cm, Falcon Multiwell TM). Five columns, each con-
taining 4 wells, on a plate were coated with different as-
semblies; the sixth column was left uncoated as a refer-
ence sample. Fibrin (Fb) network was attached to PS sur-
face and further coated with fibronectin (FN), laminin (La)
or collagen I (CO I), or mixed with CO I. Therefore, we pre-
pared the following samples: 1. PS- Fb, 2. PS- Fb/FN, 3.
PS- Fb/La, 4. PS- Fb/CO I (i.e., collagen-coated Fb), 5. PS-
(Fb+CO I), i.e. Fb mixed with collagen, 6. PS.
The preparation of assemblies on PS was started with ad-
sorption of fibrinogen (Fbg) from TB (TRIS buffer, 50 mM

Nr 47-1.p65 05-09-12, 11:479



10

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

Results and discussion

In comparison with the unmodified polystyrene, all pro-
tein assemblies significantly improved the VSMC spread-
ing. On day 1 after seeding, the largest cell adhesion area
was achieved on fibrin coated with fibronectin, whereas the
lowest spreading was found on the pure or laminin-coated
fibrin net (FIG.1 and 2A). Interestingly, on the latter sample
(i.e., PS-Fb/La), the small cell spreading area was associ-
ated with star-like shape of cells, characterized by multiple
thin, long and branched protrusions and resembling the
morphology of neurons, whereas the well-spread cells on
fibronectin-coated fibrin were of polygonal shape typical for
cultured VSMC (FIG.1B, C). However, during the degrada-
tion of fibrin, which lasted from several hours to about three
days, the cells changed gradually their star-like morphol-
ogy to the standard polygonal shape (FIG.1A, B, D). Laminin
or collagen films, deposited on fibrin net, reduced the rate
of fibrin degradation, thus the star-like morphology was most
persistent on these samples (FIG.1C, E).
The size of cell spreading area is an important marker of
cell adhesion and markedly influences the following cell pro-
liferation, differentiation, motility and other cell functions (for
review see Baèáková et al 2004). In addition, the fibrin net-
work used in this study represented, at least partly, a 3D
system, which has been reported to have an important in-
fluence on the morphology and behaviour of cells. For ex-
ample, 3D collagen matrices supported the differentiation
and development of specialized functions in endothelial cells,
e.g. vasculogenesis (Davis et al. 2002).
The largest cell spreading area on fibronectin-coated fibrin
was accompanied by a relatively high number of initially
adhered cells on day 1, although the highest cell number
was reached on fibrin nets coated with collagen I. Con-
versely, the lowest cell number was found on the unmodi-
fied polystyrene, i.e. the sample with the smallest cell ad-
hesion area (FIG.2B).
Similarly on day 3 after seeding, the cell population densi-
ties were also higher on the protein assemblies than on the
pure PS surface, namely by 39, 65, 43, 91 and 63% on PS-
Fb, PS- Fb/FN, PS- Fb/La, PS- Fb/CO I and PS- (Fb+CO I),
respectively. Surprisingly, on the pure PS, the number of
BrdU-labeled cells, i.e. cells synthesizing DNA, was similar
or even higher in comparison with that on the protein as-
semblies, which supports the idea that the cells are more
active in proliferation at the intermediate rather than at the
highest extent of adhesion (for review see Baèáková et al
2004). Relatively high BrdU labelling index was also found
in cells on the pure fibrin net, i.e. another sample with rela-
tively low initial cell adhesion and spreading. As a result,
the cells on the latter sample reached the highest final popu-
lation density on day 7 after seeding (FIG.2C).  On the other
hand, the DNA synthesis was the lowest on the fibrin coated
with laminin, also characterized by a low initial cell adhe-
sion, which indicated that the extent of initial cell adhesion
is not the only factors controlling the subsequent cell growth
(FIG.2D).
Immunofluorescence staining of vinculin performed on day
4 after cell seeding showed that dot-like focal adhesion
plaques, i.e. the sites on cell membrane in which the adhe-
sion receptors bind the ECM proteins, were visible in cells
on all tested samples, especially on the pure fibrin and fi-
brin covered or mixed with collagen I. Finer and less detect-
able focal adhesions were observed in cells on fibrin coated
with fibronectin or laminin as well as on the pure PS (FIG.3),
i.e. on samples which showed the extreme values of the
BrdU labeling index (i.e., the highest on Fn and PS, and the
lowest on La). Immunofluorescence staining of a-actin re-

0.1 M NaCl, pH 7.4) at 2 µg/ml for 1 hour. Then Fbg mol-
ecules in the adsorbed monolayer were converted to Fb
with thrombin, 2 NIH U/ml, in TB for 10 minutes. After wash-
ing the surface with TB solution of Fbg 200 µg/ml in TB was
added. During the following 15 minutes, the Fbg molecules
present in solution in the vicinity of the surface were con-
verted to Fb by enzymatic activity of thrombin molecules
irreversibly bound to the primary Fb monolayer, and an Fb
fiber network grew up from the surface. FN at 50 µg/ml, La
at50 µg/ml, and CO I 100 µg/ml were adsorbed from TB
onto the Fb networks forming assemblies 2,3, and 4, re-
spectively. Fb network with incorporated CO I (assembly 5)
was prepared from TB solution containing 200 µg/ml of Fbg
and 100 µg/ml of CO I.
Vascular smooth muscle cells (VSMC) were derived from
the thoracic aorta of 8-week- old male Wistar SPF rats by
explantation method (Baèáková and Kune� 1995), and used
in passage 5. Cells were seeded at the initial number of 30
000 cells/well (i.e., population density of about 18000 cells/
cm2) into 1.5 ml of Dulbecco-modified Eagle medium
(DMEM; Sigma, U.S.A.), supplemented with 10% of fetal
bovine serum (Biomedica, Czech Republic) and 40µg/ml of
gentamicin (LEK, Ljubljana, Slovenia).
The number of initially adhered and spread VSMC, as well
as the size of cell spreading area, were evaluated 24 hours
after seeding using either native living cultures or fixed sam-
ples stained with Gill`s hematoxylin and eosin (Sigma, St.
Louis, MO, U.S.A.). Cells were counted on 4 samples (in
total on 31-49 randomly selected fields of 0.14 mm2, phase-
contrast microscope Olympus, Japan, objective 20x). The
size of cell spreading area was measured on
microphotographs taken by a digital camera (Olympus,
DP70, Japan) using a software Atlas (Tescan, Czech Rep.)
in 20-26 microscopic fields for each sample (121-176 cells,
objective 20x, 0.14mm2). On day 3 after seeding, 4 sam-
ples of each type (in total 54-66 microscopic fields) were
used for counting of cell number. On day 7 after seeding,
cells on four samples of each type were counted by Coulter
Particle Counter (Coulter Electronics Ltd., Florida, U.S.A.).
Bromodeoxyuridine (BrdU) labelling index, i.e. a marker of
cell proliferation, was measured in cells three days after
seeding. After 40 min incubation of cells with BrdU added
to the culture media (final concentration 4x10-5 M), the BrdU
incorporated into newly synthesized DNA was visualized
using immunoperoxidase method (monoclonal antibody
against 5-BrdU, EXBIO Prague, Czech Rep., dilution 1:200).
Stained cells were counted in 15-16 randomly selected mi-
croscopic fields (0.14 mm2, objective 20x).
Immunofluorescence staining of vinculin, a protein of focal
adhesion plaques, and a-actin, a contractile protein and
marker of VSMC differentiation, was performed in 4-day-
old cultures. The cells were fixed in methanol (5 min, -20oC),
pretreated with 3% foetal bovine serum in PBS containing
0.1% Triton X-100 solution (20 min at room temperature).
As primary antibodies, mouse monoclonal anti-human
vinculin antibody (dilution 1:100, Sigma, U.S.A.) and mouse
monoclonal anti-a-smooth muscle actin, clone 1A4 (dilu-
tion 1:200, Sigma, U.S.A) were used for incubation over-
night at 4°C. As a secondary antibody, goat anti-mouse IgG
fluorescein isothiocyanate (FITC) conjugate (1:200, Sigma,
U.S.A.) was applied for 1 hour at room temperature. Digital
microphotographs of cells were taken under inverted
epifluorescence microscope (Olympus, Japan) by a digital
camera (Olympus, DP70, Japan), 20x 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.
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vealed that this contractile protein was present in all VSMC,
but the distinct a-actin-containing microfilament bundles
were apparent preferentially in cells of a large spreading
area.

Conclusion

Protein assemblies composed from fibrin net coated with
extracellular matrix proteins collagen I, fibronectin or laminin
support and regulate the adhesion and proliferation of VSMC.
These layers are promising for surface modifications of arti-
ficial materials developed for tissue engineering, such as
construction of bioartificial vascular prostheses.
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Fig. 3. Immunofluorescence staining of vinculin in VSMC on day 4 after seeding on different protein assemblies
(see the Material and Methods). Olympus inversion microscope, obj. 20x. PS: polystyrene, Fb: fibrinogen, FN:
fibronectin, La: laminin, CO I: collagen I. Arrows indicate focal adhesion plaques.
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FIG. 2. Spreading area of VSMC 24 hours after seeding (A ), cell number 24 hours (B) and 7 days (C) after
seeding and BrdU labelling index 3 days after seeding (D) on different protein assemblies (see the Material and
Methods). Mean ± SEM, statistical significance: * p<0.01 $ p< 0.02, # p<0.001, O = n.s. in comparison with the
values on PS. PS: polystyrene, Fb: fibrinogen, FN: fibronectin, La: laminin, CO I: collagen I.

A. PS-Fb B. Fb/FN C. PS-Fb/La 

D. PS-Fb/CO I E. PS-(Fb+CO I) F. PS 

FIG. 1. Morphology of VSMC on thin fibrin nets
coated with different protein layers (see the
Material and Methods) on day 1 after seeding.
Living cultures, inversion microscope Olympus,
Japan, obj. 20x. PS: polystyrene, Fb: fibrinogen,
FN: fibronectin, La: laminin, CO I: collagen I.
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Introduction and methods

The success of titanium implants for bone contact is de-
pendent on integration with the surrounding bone tissue,
which demands suitable implant surface modification. One
approach is the biomimicry of the natural bone extra-cellu-
lar matrix (ECM) by coating the implant surface with colla-
gen fibrils, which present binding sites for integrins and are
not desorbed when placed in solution. Collagen fibrils can
serve as a ground matrix, enabling the inclusion of
glycosaminoglycans (GAGs) and proteglycans (PGs) which
naturally occur in bone, such as Chondroitin Sulphate (CS),
which has been shown to stimulate cell bioactivity in vivo
[1], and Decorin. CS and Decorin may be immobilised in
collagen fibrils during fibril formation in an appropriate phos-
phate buffer solution. Synergic effects with growth factors,
which can retain their biological activity on collagen, are
also possible [2] [3] [4].

In middle ear surgery, adequate mechanical fixation of
titanium prostheses to the stapes footplate has not been
achieved. Loading an implant whose surface has previously
been coated with GAG/PG-containing collagen fibrils with
osseoinductive growth factors may result in fixation through
osseointegration.  The aims of this work are the characteri-
sation of CS- and Decorin-containing fibrils of the collagen
types I, II and III for use as coatings, as well as the reaction
of primary osteoblasts from human stapes on titanium sur-
faces coated with these fibrils, both crosslinked and non-
crosslinked, in order to select the most suitable coating for
animal experiments. The amount of immobilised CS and
Decorin in dependence of the ionic strength of the
fibrillogenesis buffer was quantified. CS and Decorin were
biotinilated and their bioavailability and desorption studied
by ELISA. Primary human osteoblasts were obtained from
donated human stapes in tissue culture, expanded and

plated onto titanium surfaces coated with collagen fibrils.
Cellular reactions were investigated with respect to prolif-
eration, alkaline phosphatase (ALP) activity and expression
of osteoblastic markers.

Results and discussion

CS/Decorin assays [5], [6] demonstrated the dependence
of amount bound per mass unit of fibrils on collagen type
and the ionic strength of the fibrillogenesis buffer. Collagen
II bound significantly more CS and Decorin than Collagen I
and III at both high and low ionic strengths. At high ionic
strength a limit for the incorporation of Decorin in Collagen
I was reached. Detection of desorbed biotinilated CS and
Decorin in phosphate-buffered saline by ELISA showed dif-
ferences in the desorption profiles of CS and Decorin. Di-
rect ELISA on surfaces coated with fibrils containing
biotinilated CS and Decorin showed that both are
bioavailable for interactions at the surface.
Osteoblasts from human stapes footplates showed slight
differences in proliferation, ALP-activity and expression of
osteoblastic markers, depending on the presence of CS or
Decorin, the collagen type, and whether crosslinking had
been performed. The choice of collagen type appears to
have more influence than the presence of Decorin.

Summary

At low buffer ionic strength a higher amount of Decorin
and CS is immobilised in fibrils of collagen I, II and III. Col-
lagen type II can bind more CS and Decorin than types I
and III. Desorption profiles of CS and Decorin are different.
This may affect the release kinetics of growth factors. Pri-
mary stapes footplate osteoblast behaviour appears to be
influenced by collagen type, crosslinking and presence of
CS or Decorin.
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METHOD OF MODEL FORMATION
OF TRAUMATIC OSTEOMYELITIS
OF MANDIBLE IN EXPERIMENT
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Last years cranio-maxillofacial injuries became more fre-
quent, so the quantity of traumatic fractures of mandible is
increased and is changed from 67,4% to 85% in depend-
ence of country region, social status of the population. Re-
gardless of the wide application of the modern treatment of
the mentioned above pathology, the level of inflammatory
complications stay high at the range from 2% to 12%. Last
time the character of inflammatory processes has changed.
Hard forms of purulent infections on different anatomic ar-
eas are frequently met. Traumatic osteomyelitis treatment
is a complex problem which demands great attention to it
and is to be permanently improved. Adoption of modern
methods of treatment and rehabilitation in clinic is to be stud-
ied in advance. According to the special literature resources
there is no common opinion what animal is to be chosen for
experimental studying. In majority of cases rabbits are sub-
jected for experiments. But this model is not quite satisfac-
tory because it is possible to re-create the line of fracture
on that area of mandible where the teeth are missing.
Taking into consideration that fact in complex with proper-
ties of immunological processes for this kind of animals we
have found bone tissue regeneration of all experimental
animals during 2 - 3 weeks. That is why last years they
have taken a dog as a model for bone tissue regeneration
experiment after traumatic fractures and while complica-
tions [1, 3, 5, 6, 7, 8, 9]. There is no doubt that immunologi-
cal status of a dog is different from human one. But denture
description, mandible structure, local factors of the oral cavity
allow to approximate the experimental model conditions to
the clinic situation at the most.

Aim of the research

 is to create experimental model of mandible traumatic
osteomyelitis when a dog is used as a laboratory animal.

Materials and methods

Experiment was performed on 22 watchdogs. All animals
were at the age from 2 to 4 years old and there weight was
9 -10 kgs. Operation has been done under intravenous
anesthesia with Sol. Thiopentali-Natrium 10%, 40-45 mg
per 1 kg of the animal weight. Using of that anesthesia treat-
ment has permitted to make operations on mandible within
1,5 - 2 hours without additional anesthesia. They have in-
serted approximately 15 ml of Sol. Thiopentali-Natrium 10%
while one operation procedure. That method gives to avoid
complications during operation procedures as well as after
it.
Operations have been performed in aseptic conditions. In-
cision has been made parallel in 1 sm to the edge of the
mandible. Skeen was cut till the bone. After the perioste-
otomy and skeletization of horizontal part of mandible made
by stomatological equipment, osteotomy has been per-
formed under the angle of 80° - 90° in the region of 35 or 36
teeth. Nerves and capillaries have been cut and mucous
membrane of alveolar appendix has been damaged. Fangs
in the line of fracture have not been extracted. After that
osteosynthesis by dynamic compression plating has been
done. The wound was cultivated with 5 ml of Sol. Lincomicini
30%. Layer by layer, they have put stitches in a wound by
superamide. Stitches were cultivated by Sol. Iodi Spirituosae
5%. Postoperatively animals had mechanically hard diet
(habitual one for this kind of animals).
We successed to take traumatic osteomyelitis in 100% of
cases of examined animals experimentally with model clini-
cal descriptions: presence of sinus tract with suppuration,
granulation tissue, mobility of mandible parts, presence of
big dimensions sequestration with granulation tissue be-
tween tissue fragments.

That method of model formation of traumatic ostemyolitis
of mandible in experiment is different from known models
and has the following advantages:
1) It is easy for application. There is no necessity for addi-
tional medical equipment and medicines use.
2) It allows creating the model in short terms.
Also, when formatting the model the same etiological agents
of complications for traumatic fractures as for clinical condi-
tions were taken into account. Namely:
1. Damage of bone integrity
2. Factor of bone wound infection
3. Trophism and blood flow stopping in the region of the line
of fracture
4. Presence of fangs in the line of fracture
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5. Hard mechanical diet.

Conclusion

Research results allow to advise mentioned above
method and model of traumatic osteomyolitis formation of
mandible for application in experimental studying of differ-
ent methods and ways effectiveness for treatment and re-
habilitation procedures of that pathology.
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CARIES DESEASES PREVENTION
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While many years dental caries stays one of the general
problem of stomatology [1,3,4,7,8,9]. Elaboration of new
modes and methods of its prophylaxis and treatment is a
global task for the specialists  of the world. Caries is pro-
voked by different local and total factors. That is why it is
practically evident prophylactic treatment of this disease
should be complex and applied procedures should have
many-sided mechanisms of acting which could level func-

tioning balance of parasympathetic and sympathetic nerv-
ous systems, return to normal organism homeostasis and
oral cavity indexes providing optimal correlation of dental
enamel dynamic balance - oral fluid. One of the most
effectives methods corresponding to the mentioned require-
ments is reflexotherapy.

Aim of this research

is to analyze and appreciate caries prophylactic effects
by laser acupuncture needle on the base of clinical tests.

Materials and methods

In our experiment 253 persons 15 - 25 years old were
involved. They were divided into two groups. Caries, teeth
stopping, extracted teeth index was equal to zero for the
patients of the 1-st group composed of 27 persons. It was
group of control. Acupuncture stimulation was performed
by laser acupuncture needle (patent  No 924) for the pa-
tients of the 2-nd group composed of 185 persons. No addi-
tional prophylactic treatment was applied for them. Every
group was divided  into three subgroups according to the
caries intensity level (CIL): A - low CIL, B - middle CIL, C -
high CIL.
For laser acupuncture stimulation the following classic me-
ridians situated in the maxillofacial area were chosen: GJ,
E, IG, VB. To produce an acupuncture effects total and lo-
cal acupuncture points (AP) of above-mentioned meridians
situated on the face, frontal part of neck in the region of skin
projection of salivary glands and nerves responsible for AP
innervation were used [2, 6]. The course of laser acupunc-
ture treatment included 10 sessions with daily or in a day
exposure was applied. Indexes of caries increasing and
caries increasing reduction, data of structure and functional
resistance of enamel (SFRE) by V.R.Okushko, L.I.Kosareva,
I.K.Luckaya (1982) [5] method were used to appreciate car-
ies prophylactic effects. Those indexes were examined four
times for the patients of 1-st and 2-nd groups. First exami-
nation was performed when patient saw the doctor for the
first time; second examination - in a month after the first
visit to the doctor (for the patients  of the 1-st group) and in
a month after laser acupuncture stimulation course (for the
patients of 2-nd group); 3-rd and 4-th examinations had place
one and two years  later correspondingly.

Results

Detailed results analysises confirmed that increased
SFRE index of the 1-st group patients was for certain higher
than control level (p<0,001) while the hole period of exami-
nation. Regarding to the initial indexes authentic results in-
creasing was fixed in subgroup A while 7-th examination
(p<0,01), in subgroup B - while 3-rd examination (p<0,05),
in subgroup C - while 4-th examination (p<0,001). At the 2-
nd group SFRE index in subgroup A had not authentic dif-
ference from control level beginning from the second ex-
amination. It means SFRE index reached the level of the
norm. In subgroup B the same result was fixed beginning
from the 3-rd examination. In subgroup C authentic differ-
ence with control indexes was marked (p<0,001; p<0,01;
p<0,02; p<0,01) correspondingly to the numbers of exami-
nations.
Difference from results of initial indexes were marked in all
of subgroups while examinations.
It is necessary to say caries process increasing was pro-
gressively reducing in the 2-nd group while all of examina-
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composites allows to create mixed crowns with superior
esthetics and resistance than the acrylic crowns [1-4].  These
composites use double or triple polymerisation, completed
with thermo- and baropolymerisation. The adhesion of com-
posites to metal is based on mechanical macroretentions in
the metallic part or on microretention obtained by electro-
lytic etching or sandblasting. The use of new adhesive tech-
niques and the development of the computer-generated
restorations and crowns determine the increase of quality
demands for biomaterial composites used in fixed prostho-
dontics.

Purpose

The purpose of this study is to evaluate physical and
mechanical properties such as flexural strength,
compressive strength, diametric tensile strength or water
absorption (in accordance with ISO 4049-Resin-based fill-
ing materials) as well as the metal adhesion of
physiognomical component of the mixed crowns.

Materials and methods

The organic phase consists mainly of Bis-GMAn (60%),
TEGDMA (30%) and UDMA(10%); Additionally, CQ (0.5%),
DMAEM(1%) and BHT polymerisation inhibitor are added.
The inorganic phase is based on six vitreous masses (noted
G1, G2, G3, G4, G5 and G6) prepared by the conventional
melting method. The chemical composition and the synthe-
sis conditions of glass samples are shown in TABLE 1.
The chemical bond between the organic and inorganic
phases was provided by silanisation of fillers from an acidu-
lated ethanol-water with 3-methacryloyloxypropyl-1-
trimethoxysilane (A-174). The composites were prepared
as a paste, by dispersing the synthesized fillers in the or-
ganic phase. The hardening of the pasta was performed
through exposition to visible light in the range of 400-500
nm, for 40 seconds, using a dental lamp (e.g. 3M).
After the initial hardening, the biocomposite was subdued
to a baro-thermic treatment at 135°C temperature and 60
psi pressure, for 20 minutes. The compositions of the light-
curing composite resins are shown in TABLE 2.

Results

Characterization biomaterials composites
The values for the mechanical properties determined for

the biomaterial composites after light-curing (CM7 sample),
respectively after light-curing and baro-thermic treatment
(CM1, CM2, CM3, CM4, CM5, CM6 samples) are shown in
FIG.1. The tests for the mechanical properties such as
compressive strength (CS), diametral tensile strength (DTS)
and flexural strength (FS) were performed with an univer-
sal mechanical testing instrument, INSTRONE (VEB
Thürignger Industrie Werk Rauenstein Company).

Determination of the water absorption.
Water sorption was measured on composite disks

(F=20,00±0.1 mm; h=1.00±0.05 mm) and stored under dis-
tilled water at 37°C for 7 days  (FIG.2).

Determination of the composite-metal adhesion through
thermal treatment alternative

The test was performed on 50 samples from each com-
posite resin and expressed in per cent values (TABLE 3).

tions in all subgroups. In subgroup A this index composed
92,89% while the 2-nd examination, 81,36% - while 3-rd
examination, 68,06% - while 4-th examination; in subgroup
B it is 116,50%, 87,37%, 73,96%; in subgroup C - 84,95%,
80,86%, 77,99% correspondingly.
Reduction of caries increasing in subgroups A and B com-
posed 31,94% and 26,04% correspondingly.

Conclusion

Results of all made examinations proved that offered
method of treatment and prophylaxis with laser acupunc-
ture needle is effective for the patients with low and middle
level caries intensity while a big period of time (2 years).
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Introduction

Any mixed crown has to restore the structure of dental
arches in order to permit their masticatory, occlusal and
esthetics functions. The development of new biomaterial
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order to be used as physiognomic compo-
nent of the metallo-polymeric prostheses.
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Introduction

The aim of our study is to design and to produce bioma-
terial with mechanical and biocompatibile properties that
should approach as much as possible the properties of the
human bone, the strength characteristics should be at least
the same and the modulus of elasticity should be close to
the value characterizing the human bone. It should have a
sufficient porosity, to enhance a bone growth. However, by
the biocompatibility is meant now not only a passive
biocompatibility or an inertness that is the facilitation of the
growth of the tissue around the implant without any signs of
toxicity but especially the bioactivity, i. e. the assurance of a

Conclusions

The results of the determinations for the physiognomic
component of the mixed crowns were analysed in compari-
son with the control sample, hardened only through photo-
chemical initiation (CM7). The highest mechanical strength
values (CS, FS, DTS) were obtained for the baro-thermo-
photopolymerized CM4 composite. The water sorption test
indirectly illustrates that the interfacial bonds of the organic
filler are not damaged; the water sorption values are situ-
ated between 0.3 and 0.7 mg/cm2 for CM4 and CM7 com-
posites. The results of the metal-composite adhesion using
Silicoater MD as conditioning system show that the CM4
composite is recommended  for the mixed crowns with op-
timal strenght in time. Taking into consideration the me-
chanical properties and the water sorption value of the
postcured composite CM4, this one was proposed for fur-
ther investigations such as toxicological and clinical tests in

TABLE 1. The chemical composition [wt %] and
the melting regime (time x temperature) of glasses
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FIG. 1. The compressive strength (CS), diametral
tensile strenght (DTS) and flexural strenght (FS)
values for the composites samples.

Composites Conditioning  
system CM1 CM2 CM3 CM4 CM5 CM6 CM7 

Silicoater MD 20 % 18 % 10 % 0 % 10 % 14 % 40 % 

 TABLE 3. Adhesion through thermal treatment
alternative.

Paste G1 G2 G3 G4 G5 G6 Quartz 
CM1 60      40 
CM2  60     40 
CM3   60    40 
CM4    60   40 
CM5     60  40 
CM6      60 40 
CM7  50     50 

 TABLE 2. The composition of the inorganic filler
for light-curing composite resins [wt%].

Glasses
Melting 
regime 
( hx°C ) 

SiO2 ZrO2 SrO ZnO BaO Al2O3 CaO Na2O CaF2 B2O3 P2O5 

G1 4.0x1250 30 - - 15 0.4 30 10 5 9.6 - - 
G2 3.0x1150 43 - - 5 - 10 11 9 15 - 7 
G3 4.0x1400 50 20 - - - 10 5 10 5 - - 
G4 5.0x1350 40 - - 30 - 5 10 5 - 10 - 
G5 4.0x1300 40 8 30 - - 5 12 - 5 - - 
G6 3.5x1250 40 - - - 30 10 5 - 5 5 5 
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FIG. 2. The water absorption values for
composites   samples.
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specific biological response on the interface of the material,
resulting in the formation of a solid bond between the mate-
rial and the tissue. In this respect we have designed meth-
odology for composite surface modification (see FIG.1),
prepared samples with different open   porosity   and   stud-
ied   its biological response on the interface between im-
plants and bone tissue [1,2].

Materials and methods

The LUKOSIL 901 (L901) siloxane precursors and
LUKOSIL M130 (M130) resins (commercial products of
Lucebni zavody Kolín, Czech Republic) were used. The
composites were prepared from plain-woven cloth V240 (E-
glass, VETROTEX, Litomysl, Czech Republic), and from
satin-woven fabric 21055 (R-glass, VETROTEX, Saint
Gobain, France). The soaked prepregs were stacked, cured
at 250°C, then cut to pieces of the required size, and cured/
pyrolyzed at 200-350°C in nitrogen. The analysis of the prop-
erties of the glass composites tested represented the test-
ing of three types of samples in the production of which
various combinations of the basic precursors were used.

Mechanical properties

Mechanical properties of glass composites were obtained
by three methods. Young's modulus (Eres.) and shear modu-
lus (Gres.) in elasticity were measured by using the electro-
dynamic resonant frequency tester ERUDITE. By a four-
point bending arrangement on the material tester INSPEKT
were determined Young's modulus (E4p.b.) and the flexural
strength (Rm). Young's modulus (Estr.) and limit stress val-
ues (Rstr.) were also determined on the material tester Mini
Bionix (MTS Syst. Corp.), while applying compressive load-
ing force and using strain gauges (HBM Wägetechnik,
GMBH). See TABLE 1.

Biological properties

Biological properties were observed in tests - adherence,
proliferation and metabolic activity of cells growing on the
tested materials, and levels of inflammatory cytokines
exprimed during the cultivation into the cell medium. The
medium of this cultivation experiment was performed for
cytokines TNF-a, IL-1b detection using immuno-chemilu-
minescence method of the analyzer Immulite (DCP, Los
Angeles, USA).

Analysis of surface structure influence

Based on previous tests we've chosen the composite
material with a sufficient compromise between both me-
chanical and biological properties, R-glass+M130, and pre-
pared samples with three different pores size, namely 250-
500mm, 500-750mm, <750mm. Tests of interfacial bonding
strength have been performed (Pull-off tests). These tests
based on Nakamura's Method  [3] (see FIG.2) have been

performed to compare composite materials with different
surface structure. The aim is to determine material with best
"bone-friendly" surface and material with surface which is
inert for bone ingrowth, i.e. to determine an influence of pore
size and bone ingrowth. Another tests were performed by
wettability testing of samples with different surface structure.

Results

Based on these analyses we're able to select a material
with sufficient mechanical and biological properties and in-
ert surface for applications in the form of connective ele-
ments (e.g. bone plates for treatment of long bones) or
material with sufficient mechanical and biological proper-
ties and open surface contributing to solid bond between
implant and bone tissue for applications in the form of
substitutive elements.

Conclusions and discussion

Composites based on glass fibers and siloxane resins
promise to achieve good biomechanical properties while
requiring a significantly lower cost. Pore-size dependence
they can be potentially used in the form of connective,
substitutive or filling elements.
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FIG. 1. Untreated /left/ and treated surface with
pores dimension app. 500-750 mm.

Vf Rm Eres. E4p.b. Estr. Gres. Rstr. 
Materials 

[%] [MPa] [GPa] [GPa] [GPa] [GPa] [MPa] 

E-glass + M130 51 200.81 25.38 23.70 32.26 2.39 80.39 

E-glass + L901 52 195.75 27.70 25.70 27.3 2.77 119.9 

R-glass + M130 65 97.9 16.20 12.22 14.54 5.79 52.95 

 TABLE 1. Mechanical properties of glass.
composites.

FIG. 2. A sample for Pull-off tests (rabbit bone with
composite sample, 8 weeks after implantation).
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rulent inflammatory diseases in cranio-maxillofacial area.

Materials and methods

 We have examined 43 patients at the age of 16-36 years
old with purulent-inflammatory diseases in cranio-maxillo-
facial area which passed the treatment course in the 2nd
department of cranio-maxillofacial surgery in the hospital ?
9 of Minsk at the period from 1999 to 2005 years. Accord-
ing to the nosology and localization of the purulent-inflam-
matory processes, all patients were divided into two groups.
I-st group (22 patients) was represented by patients with
ptherygoideus mabdibularis. II-nd group (21 patients) was
composed of patients with mylohyoideus area abscess.
Group of control composed of 24 practically healthy peo-
ple. While examination we have paid attention on the fact
that total status of the patient and some aspects of the oral
cavity could influence on the composition and properties of
the oral fluid. All patients had no systemic diseases, inju-
ries, operations which demand rehabilitation course in the
past history. Pathology of the mucous tunic of the oral cav-
ity was excluded. There was not found teeth anomalous
position and jaw development, false teeth, amalgam tem-
porary stopping were lacking. All patients had middle and
high level of caries intensity. These patients correlation was
equal. Methods by P.A.Leus (1977) [5] have been used to
study prepared samples for microcrystalization examina-
tion of the oral fluid. Oral fluid was gathered in oral cavity by
sterile pipette. After that three drops of the oral fluid have
been put on a glass. Made samples of the oral fluid were
dried with standard room temperature. After, they were ex-
amined under microscope with magnification of 10 which
let see the content of the whole drop. Type of
microcrystallization was established according to the indexes
by L.A.Dubrovina (1988) [3]. As a result we have taken the
pictures of the drops which we have met twice on the same
glass. First type of microcrystallization was represented by
long, prismatic, radial form crystals. Second type crystals
were as isothermal ones, without clear orientation. Third
type - separated, small, alone, non oriented crystals. In or-
der to appreciate the received results we have divided every
drop in four sectarians (I, II, III, IV). Also, we have deter-
mined the type of microcrystalization of the oral fluid for
every sectarian and have calculated the arithmetic mean of
the microcrystallization of every drop of the oral fluid by for-
mula:
where:

M - arithmetic mean of the microcrystallization of a drop of
the oral fluid; a1, a2, a3, a4 - microcrystallization index of a
sectarian of the oral fluid drop; 4 - quantity of the examined
sectarians.
Arithmetic mean was calculated for three indexes in every
sample. All data received while the experiment have been
worked up on the PC "Pentium 4" in "Microsoft Excel".

Results and discussions

Examination results data received by method of
microcrystalization study of the oral fluid by P.A.Leus showed
all patients have three types of microcrystallization of the
oral fluid. First type of microcrystalization have been deter-
mined for three persons (7% from the total number of ex-
amined patients), second type - for 11 persons (26%), third
type - for 29 persons (67%). Microcrystallization types of
the oral fluid are classified in the patients groups according

vingstone, New York, 1995.
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Effect of pore size of D, L-polylactic acid as bone repair material on
bone regeneration, Biomaterials, 19, (2000).
[3] Nakamura et al., A new glass-ceramic for bone replacement:
Evaluation of its bonding to bone tissue, Journal of Biomedical
Materials Research,19, (1985).
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The test of oral fluid microcrystalization is well known
and is widely used as additional method for diseases in
cranio-maxillofacial area testing [1,3]. Many authors under-
lined its simplicity, objective character, reliability, repeatability
and absolute innocence. The fact that this test has no re-
current, physiological or other restrictions is very important
[2]. Oral fluid is one of the liquid mediums of human body. It
provides homeostasis of organs characteristics and there
compositions, tissues of the oral cavity [3]. In many litera-
ture sources it is mentioned that tissues of the oral cavity
and oral fluid are in dynamic balance. So, pathological proc-
esses arising and developing in cranio-maxillofacial area
can influence on the quantitative and qualitative data of the
oral fluid. Many authors told about changes of that physical
index of the natural biological medium of the oral cavity while
diseases in cranio-maxillofacial area. But till now changes
of the oral fluid microcrystalization while arising and devel-
oping of purulent and inflammatory diseases in cranio-max-
illofacial area are not practically studied. In fact, there are
no manuscripts about different morphological characteris-
tics of  crystalline rete of a drop of the oral fluid depending
on nosology. Last time, the nature of purulent-inflammatory
processes is changed. Hard forms of the purulent infec-
tions when it is sweeping on some anatomic areas are of-
ten met in very day practice, for example, complications as
septicaemia, mediastinitis, septic, asphyksia and other [4].
During examination of the oral fluid microcrystallization for
patients with purulent-inflammatory diseases in cranio-max-
illofacial area and of changes of that physical index while
treatment course, in the frame of the same samples of the
oral fluid we have mentioned two types, in some cases -
three types of the microcrystallization. Taking into consid-
eration that this fact can have negative effects on the
prognostics, diagnostics and finally on the treatment course,
we had necessity to modify that test for patients testing with
purulent-inflammatory diseases in cranio-maxillofacial area.

Aim of this work

is to modify the method of studying of the oral fluid
microcrystalization and its application for patients with pu-
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to the nosology and localization of the purulent-inflamma-
tory processes (see TABLE 1). Average means of the
microcrystallization data of the oral fluid in groups of pa-
tients according to the nosology and localization of the pu-
rulent-inflammatory processes and received while exami-
nation made by ourselves are classified in the TABLE 2.
Authentic difference from the control data 2,12±0,13 which
made p<0,01 for the patients of the I-st group and p<0,001
for the patients of the II-nd group was found during exami-
nation in modification [5] of the data for both patients groups.
When we used our own modification, difference with data
of control made p<0,001 for patients of the I-st and II-nd
groups. Authentic   difference   was   not   found   in   both
variants  of  examination  when  we   have compared
microcristallization   data   of   the   oral fluid of the exam-
ined groups of patients. But clear tendency (t=1,83) was
evident to the lowest degree crystals organization of the
oral fluid for the patients of the II-nd group. Comparative
appreciation of the microcrystallization data of the I-st and
II-nd groups patients during different modifications of the
examination showed the tendency to the authentic differ-
ence of the received data according to the results of the I-st
group and significant difference p<0,05 according to the
received data of the II-nd group.

Conclusion

According to the mentioned above information we see
more of authenticity and objectivity of our modification for
microcrystallization examination of the oral fluid for patients
with purulent inflammatory processes in cranio-maxillofa-
cial area. It is to be used widely in practice medicine and
research work.
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Introduction

As yet used total replacements of a hip joint take some
negative events that influence endurance of  total replace-
ment. The aim our effort is evolution of a new design of  an
acetabular component of a total replacement of a hip joint
that  those negative events  will minimize or eliminate in a
better case. New shape of cup is symmetrical towards the
hip joint stress. This cup was designed based on a math-
ematical models of a distribution of contact stress. We used
finite element method for a verification of a new design of a
hip cup. We compute with the finite element method distri-
bution of the contact stress on the acetabular surface. We
evaluate computed models based on results of the contact
stress distribution on the acetabular surface and we have
effort to achieve the most homogenous contact stress dis-
tribution and reduction of maximal value contact stress.

Materials and methods

We used mathematical models of a contact stress distri-
bution [1,2,3,4] for a determination of a contact stress dis-
tribution with an indirect measuring. Three basic mathemati-
cal models of the contact stress distribution was derived. It
was a mathematical model with uniform a contact stress
distribution, a model with linear descent of a contact pres-
sure in a plane perpendicular to a resultant hip joint force
and a model with a cosinus distribution of a contact stress
[5]. From these three basic models, the model with the
cosinus contact stress distribution on the acetabular sur-
face (FIG.1) was chose as suitable.
 We compared the results of the contact stress distribution

TABLE 2. Average means of the
microcristallization data of the oral fluid in groups
of patients according to the nosology and
localization of the purulent-inflammatory
processes of the cranio-maxillofacial area.

Patients 
groups 

Average means  
of the 

microcristallization  
data  

of the oral fluid 

Frequency  
 

from 1 to 1,44 4,6% 

from 1,45 to 2,44 31,8% 

I-st group  
(ptherygoideus  
mabdibularis) 

from 2,45 to 3 63,6% 

from 1 to 1,44 4,8% 

from 1,45 to 2,44 33,3% 
II-nd group  

(mylohyoideus  
area abscess) 

from 2,45 to 3 64,9% 

 

TABLE 1. Microcristallization types of the oral fluid
classified in the patients groups according to the
nosology and localization of the purulent-
inflammatory processes.

Patients groups 
Type of oral fluide 

 microcrystallization 

 
Frequency  

 

I  type 9,1% 

II type 27,3% 

I-st group  
(ptherygoideus  
mabdibularis) 

III type 63,6% 

I  type 4,8% 

II type 23,8% 
II-nd group  

(mylohyoideus  
area abscess) 

III type 71,4% 
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created based on known dimension. The hollow was situ-
ated near the non-weigh bearing area of the hip joint and
consistent with the mentioned condition that it was situated
symmetrical towards the hip joint stress. A dimension of the
hollow was optimized with calculations of few models.

Results

 Finite element model of the cup with the hollow was
computed as a contact job between an acetabular compo-
nent of a hip joint and a femoral head. A resultant contact
stress distribution is shown in FIG.2.
 The contact stress distribution of the cup with the hollow is
more uniform then the contact stress distribution of the ba-
sic hip cup. It is evidently from the comparison of the results
of the contact stress distribution in the FIG.2 and the FIG.3.

Discussion and conclusion

We compared the mathematical model with cosinus con-
tact stress distribution on the acetabular surface with the
numerical model from the finite element analysis and indi-
cated that it is possible to use the finite element method for
the modeling the non-weigh bearing part of the total replace-
ment of the hip joint.
We chose the most suitable design of the hip cup. It is the
cup with hollow. We created the finite element model of the
cup with the hollow and we computed contact stress distri-
bution for different dimensions of the hollow. The results
from these models was compared with the model of the
basic cup and we determined if the contact stress distribu-
tion is more uniform.
We achieved more uniform contact stress distribution form
design of the non-weigh bearing area of the hip joint.
A maximal value of the contact stress at the model cup with
the hollow is greater. That was evoked with an extreme of
the contact stress in a margin of this hollow. The extreme
should be eliminated by a margin fillet.
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acquired from this mathematical model with the results of
the numerical model from the finite element analysis of the
contact stress distribution (FIG.3). From the comparison,
we found out that both of them are very similar. We indicate
on the basis of the comparison results, that it is possible to
use the finite element method for the modeling of the non-
weigh bearing part of the total replacement of the hip joint
 The point of this technical solution of the new hip cup is to
design such a shape of the joint surface that will be sym-
metrical towards the hip joint stress [6]. This shape is de-
signed as the basic mathematical models of the distribution
of the contact stress. Three basic forms of this shape was
designed: a cup with a hollow, a tapered cup and a cup with
a medial asymmetrical joint surface. The cup with the hol-
low was chose as the most suitable.
The finite element model of the cup with the hollow was

FIG.3.  FEM model of the classic cup.

FIG.1. Mathematical model with cosinus
distribution.

FIG.2. FEM model of the cup with hollow.
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l deformations range (Hooke's law). After several loading
cycles (app. 20% of  initial dimensions deformation) the
behaviour of material became linear, see FIG.3.
The measurements have been carried out in Laboratory of
Biomechanics on the Faculty of Mechanical Engineering of
the CTU in Prague. The mechanical tests have been car-
ried out on test device MTS 858.2 Mini Bionix. The meas-
ured values were elaborated with statistical analysis using
programme Statgraphics Plus 3.1.

  The mathematical model of transversal isotropic mate-
rial based on these mechanical tests was performed. These
experimantal results were installed into the complience
matrix Sij:

   The resulting values were determined as the arithmetical
mean values in each direction. The same principle was used
for Poisson`s ratio detemination and the modulus of elas-
ticity in shear was calculated based on equations.
· G23 = E2/2(1+ µ23) = E2/2(1+ µ32)                (1.1)
· G12 = E1/2(1+ µ12) = E1/2(1+ µ13)                (1.2)
These material constants were used for FEM submodel of
articular cartilage in hip joint [5,6].

Results

Failure criterion will be determined by further experimental
measurements, for the present sp=28 MPa is used [7]. The
material characteristics  were used for mathematical model
of articular cartilage created in FEM programme ABAQUS
6.5, see TABLE 1. The results of this project should be used
for identification of the significant causes of damaging and
degenerative changes of the cartilage that leads to the im-
mobilization of joint.

FIG.1,2. The resection caput femoris and proximal
femur with the orientation system
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Introduction

Understanding causes of arthritic disease beginning also
depends on exact description and clear definition of me-
chanical properties of human articular cartilage. This project
deals the mathematical modeling of biological tissues, the
methodology and realization of experimental measurement
of human hyaline cartilage is documented and carried out
in vitro. The material characteristics of cartilage are pre-
sented on the basis of statistical analysis. The transversal
isotropic material was chosen for its mathematical charac-
terization and the constants Ei, Gij, µij (i,j=1,2,3) were deter-
mined in compliance matrix Sij. These results were used
for the finite element submodel of cartilage that was subse-
quently integrated into the entire model of the human hip
joint.

Materials and methods

The specimens for measuring were prepared from the
resection caput femoris, see FIG.1.
The donor was a man (age 21, weigth 75 kg, height 180
cm). The specimens had a block shape with these propor-
tions - 2 x 2.5 x 5 mm. They were stored in physiological
solution at temperature 5°C.
Before and during the measuring they were preserved in
physiological solution at the room teperature (23°C). The
specimens were loaded under the stress ranging between
1 - 10 MPa. [1] The orientation system were lines between
trochanter major - fovea capitis femoris - crista
intertrochanterica see FIG.2.
These material constants were used for FEM submodel of
articular cartilage in hip joint [5,6].
The choice of mathematical model was also influenced by
experimental measurement results. In our experiment - each
measured sample was loaded and unloaded by loading force
in several cycles and the liquid was pressed out. For this
reason it wasn't necessary to explain the hysteresis effect
in first loading cycles and it was also possible to describe
the behaviour of measured material by equations of a smal

Stress - relative deformation influence
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FIG. 3. Loading cycles.

E1 E2 E3 G12 G32 ì32 ì13 

[MPa] [MPa] [MPa] [MPa] [MPa] [-] [-] 

144 209 209 56 83 0,26 0,28 

 
TABLE 1.
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and ligaments.

Methods

Stress analysis of human joints with a FE code is a use-
ful tool especially for a verification of (total) joint replace-
ments. Our laboratory tries to develop a complex FE model
because we cooperate on an evolution of a modular TKR
system called WDM. WDM system is produced in a metal
design (Vitalium) and mechanically and clinically tested also
in a ceramic one (Zirconia).
All these models are solved with a software Abaqus/CAE.
As for the geometrical models of replacements, they are
provided by a producer, Walter, a.s. and if necessary, 3D
CAD software Unigraphics is used.

Description of FE models

Two main projects were solved until this moment. Both
are static and still very simplified compared to the real joint
but they were in fact a simulation of laboratory tests. The
first [1] one is a simulation of a test which had as its object
to find out critical places of the ceramic knee component of
the WDM [2].

The second model [3] serves as pre-test analysis. The aim
was to point out all the most loaded areas of a tibial plateau
where would be placed a set of four strain gauges to meas-
ure deformations of a UHMWPE component. Both models
are very similar and in general, they are both static and
nonlinear (because of contact formulations), femur is re-
placed by a simplified homogenous elastic body, tibia and
patella are not included. For all the structures, it is supposed
that they behave according to an elastic law. For more de-
tails, see [1], [3]. All the analysis were performed for a knee
in a full extension.

Complex knee joint model
While our laboratory lacks good geometric models of

the articulating bones, which are necessary to create an
accurate model for the analysis, some corrections had to
be made during its preparations. But there is no doubt that
several modifications will have to be made before the FE
analysis will be carried out. An arrangement of the TKR and
also of the bones toward each other in the full flexion  hang
together with this item.
No bone cement is presented in the problem as well as the
patella and all soft tissues. The TKR consists of the femoral
part, tibial plateau and its metal base (see. FIG.2).
The problem will solved as a contact static problem (for this
instance), 2 tied contacts (bone-implant interfaces) and two
penalty contacts - between the TKR components.

Conclusions and discussion

The articular cartilage is a material inhomogeneous and
anisotropic [3,4]. This biological material is composed of
cells (chondrocytes), intercellular amorphous substance and
fibrils [1,2]. These components are very hardly separately
measurable. Due to this fact it was necessary to consider
this material as a finite element of continuum mechanics.
Monitoring the behavior of this material with the help of
modern experimental method together with current compu-
tational software products could bring answer on causes of
beginning of arthritic damage of joint.
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Introduction

In this work I summarize the up to now progress in a
development of a FE model of a knee after a total knee
replacement (TKR) operation. Two of them are very simpli-
fied and the last one, quite complex but without a soft tis-
sue, is now prepared and introduces only as a geometric
model. This problem leads to a dynamic analysis contain-
ing in its final version aside all three articulating bones and
its replacements also simplified models of main muscles

FIG. 1 a, b - Scheme of simple static FE analyses.
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Conclusions

This work is only an initial part of a project of our labora-
tory which should lead to a final goal - a dynamic FE model
useful for verification of a total knee replacement and well
simulating the force relations inside a human knee. For this
reason we chose a way of a gradual increasing of complex-
ity of FE models and permanent validation of such models
with laboratory tests. First we want to make a static model
as detailed as possible and after that pass over a dynamic
model.

Acknowledgements
This research is supported by a grant of Ministry of Edu-

cation of the Czech Republic: MSM 6840770012.

References

[1] Zach L., Konvickova S., Ruzicka P., Pevnostní výpoèet femorální
komponenty úplné náhrady kolenního kloubu. [Thesis],. Praha:
ÈVUT FS, Ústav mechaniky, 2004.
[2] Sedivka V., Mechanické zkou�ky keramické femorální kompo-
nenty totální náhrady kolenního kloubu. [Thesis], TU Liberec - F.
Strojní, Liberec, 2000.
[3] Zach L., Konvickova S., Ruzicka P., FEM design of a location of
holes for a direct measuring of a strain by strain gauges in a tibial
plato of a total knee replacement WDM, [Internal Report No. 2051/
04/09]. Praha: ÈVUT FS, Ústav mechaniky, Laboratoø biomecha-
niky èlovìka, 2004.
[4] Zach L., Konvickova S., Ruzicka P., FEM model of the total
knee replacement - stress analysis (part 1). Summer Workshop of
Applied Mechanics - Book of Abstracts [CD-ROM]. Praha: ÈVUT
FS, Ústav mechaniky, 2004, p. 360-369. ISBN 80-01-02958-1.

MORFOLOGICAL RESULTS OF
ACUPUNCTURE STIMULATION
FOR SKIN WOUNDS REPARATION
IN EXPERIMENT

I.O.POHODENKO-CHUDAKOVA, A.V.ZIVENKA

BELORUSSIAN STATE MEDICAL UNIVERSITY, BELARUSSIAN

COLLABORATING CENTER OF EACMFS

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),23-24]

Reparative and compensatory processes stimulation for
quickest skin recovery is important for aesthetic surgery
[1,2,3,4].

Aim

This research is to examine acupuncture stimulation ef-
fects for reparative regeneration of skin wounds in experi-
ment.

Methods

Experiment was performed on 36 guinea pigs. The skin
and subcutaneous fibrous tissue incision 3,5 cm long was
made on 20 cm2 of cut hair back. The periosteum was sepa-

rated from the bone. Operations were carried out with Sol.
Novocoini 0,25%. Once they put stitches in a wound, Viridis
nitentis 1% was used to work up the wound. Animals were
divided into 2 groups, 18 animals per a group. Acupuncture
stimulation of the acupoint GI4 [5] was applied for the ani-
mals of the 1-st group postoperatively while 10 days. 2-nd
group animals did not passed postoperative treatment. It

FIG. 2. Complex knee joint geometric model.

FIG. 1. Reparative regeneration of the skin wound
3 days postoperatively  for the animals of the 1-st
group.

FIG. 2. Reparative regeneration of the skin wound
3 days postoperatively  for the animals of the 2-
nd group.
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developed and studied a porous bone-replacing material
based on calcium phosphate - Kafam [3]. The present pa-
per deals with the "Kafam" osteointegration properties in-
vestigated on laboratory animals by the angio-
osteoscintigraphy.
Calcium phosphate ceramics was prepared from cheap
natural biological materials. During this process organic and
inorganic reagents of high purity were used to clean raw
material. During in vivo experiments, the calcium phosphate
ceramics samples with different heat treatment tempera-
tures: 900 (type B) and 14000 C (type D) were used and
had different physical-chemical properties. The type B ma-
terial had larger porosity and smaller strength, as compared
to the type D one. The crystalline structure of ceramics
"Kafam" of the both-type materials corresponded to hy-
droxyapatite with a small amount of calcium phosphate ad-
mixture.
For the biological activity of calcium phosphate material to
be specified, the angio-osteoscintigraphy procedure is
adopted. Usually this method finds use for evaluation of the
intensity of the metabolic processes that occur during heal-
ing of animal bone defects. With the angio-osteoscintigraphy
applied, experiments were made on 54 rats, on whose an-
terior surface of the proximal end of the tibia of the back
paw a number of the defects 7-8 mm long and 2-2.5 mm
wide were performed. In this case, the medullar canal was
not destructed.
All operated animals were divided into three groups: 18 in-
dividuals in each group (2 tentative and 1 control). In the
first group of animals the performed bone defects were filled
with ceramics "Kafam" (type B). In the second group the
defects were filled with ceramics "Kafam" (type D). In the
third group the bone defects were reparated under a blood
clot. During operation the wounds of all animals being un-
der general anaesthesia were treated with antibiotic and
were sutured. The angio-osteoscintigraphycal assessments
were done after 7, 14, 21, 28, 42, 56 days since surgery.
For this purpose, a computerized gamma carema LEM (Firm
"Siemens") and an osteotropic radio pharmacological prepa-
ration "Medronat" labeled with technetium-99 were used. In
120-150 min after preparation injection, the content of the
latter in the zone of the bone defect and also in the sym-
metric zone of the intact bone was investigated.

was a control group. Animals were removed from the ex-
periment 3,7,14, days, 2 months after the operation. During
investigation we determined indexes of marked nucleuses,
indices  of epithelium proliferation and fibroblasts. Quanti-
tative volume of different types of cells was established by
osteometry methods.

Results showed authentic difference of proliferation in-
dexes in the 1-st group as regards control group. Epithe-
lium proliferation and fibroblasts indices were different from
coefficient of significance p<0,001 for the 3-rd day. For the
7,14-th days they were different from p<0,01 and p<0,001
correspondingly. Reparative regeneration of the skin wound
3 days postoperatively (FIG.1 and FIG.2)

Conclusion

 Acupuncture treatment has positive influence to the proc-
esses of connective tissue and epidermis regeneration, scar
formation and reorganization as well.
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Over the past decades the bone-plastic surgery has a
tendency to replace bone implants by synthetic implanta-
tion materials, whose structure and composition are close
to the mineral component of human bone. This tendency
opens a new stage in bone-replacing surgery. Abroad and
in the CIS countries comprehensive and widespread stud-
ies are being made in the fields of synthesis and medical-
biological tests of material able to stimulate the processes
of reparative osteogenesis [1,2].
The co-workers of the Academy of Sciences of Belarus to-
gether with the Belarusian State Medical University have

FIG. 1. Variations of the accumulated osteotropic
radio pharmacological preparation content in the
bony regenerative tissue during healing of the
bone defect using material "Kafam".
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Abstract

Two poly(L-lactide-co-trimethylene carbonates)s
having the carbonate content of 15% and 50%, re-
spectively were prepared by ring-opening
copolymerization with the use of zirconium
acetylacatonate as an initiator. The copolymers were
characterized by NMR,GPC, DSC and AFM.
Wettability and surface energy of the copolymers were
also evaluated. The copolymers were submitted to
degradation in phosphate buffered saline at 37oC for
10 weeks. It was shown that degradation mechanism
and kinetics depend on chemical structure of the co-
polymers.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),25-27]

Introduction

Polycarbonates and poly(a-hydroxy acids) have attracted
much attention recently, because they degrade both in vitro
and in vivo through hydrolysis reaction. Their big advan-
tage is that their degradation products, namely carbonates
and carboxylic acids might be metabolized by the living body
[1]. Polymers derived from carbonic acid show, however
less tendency towards hydrolysis than that with an ester
linkage [2]. On the other hand, degradation of poly(a-hy-
droxy acids) often leads to local increase of acidity what
may be harmful to the surrounding tissue, while
polycarbonates do not cause pH decrease [3]. Therefore,
copolymerization of both types of monomers may result in
a wide variety of resorbable materials which might be at-
tractive for medicine, pharmacy and tissue engineering.
In this paper we characterize two recently synthesized co-
polymers of L-lactide and trimethylene carbonate and study
their degradation in aqueous medium in order to evaluate
their usefulness in medical and tissue engineering applica-
tions.

Materials and methods

Copolymers synthesis and foils preparation
1,3-trimethylene carbonate (Boeringer Ingelheim, Ger-

many) and L-lactide (Purac, The Nederland) were purified
by recrystallization from dry ethyl acetate in a vacuum dryer
at a room temperature. Copolymerization was performed in
bulk with a Zr(acac)4 initiator (Aldrich, Germany) at 110oC
by a conventional method using a vacuum line for degassing
and sealing of the ampoules. The copolymers were purified
by dissolution in chloroform and precipitation in methanol.
Subsequently, the copolymers were dried under reduced
pressure at 25oC until constant weight was obtained.
Copolymer foils, having the thickness of 0.18±0.01 mm, were
obtained by slip casting from 10 % (w/v) copolymer solution
in methylene chloride (POCH S.A., Gliwice, Poland), fol-
lowed by air and vacuum drying under reduced pressure at
25oC for at least 24h.

Characterization methods
The composition of the copolymers was determined by

1H NMR measurements (Varian Unity Inowa spectrometer).
Molecular masses Mn and Mw of the copolymers were de-
termined by gel permeation chromatography with the Phys-
ics SP 8800 chromatograph.
Thermal properties, such as glass-transition temperature
(Tg), melting temperature (Tm) and heat of melting (DHm)
were studied by differential scanning calorimetry with DuPont
1090B apparatus calibrated with gallium and indium.

From the experiment conducted it is found that in the group
of the animals implanted with type B ceramics, the maxi-
mum accumulation of the radio pharmacological prepara-
tion was seen after 14 days and was statistically higher as
against that in the control group (236.7±.8%). During se-
quential observations (after 56 days) the values of the rela-
tive level of the preparation accumulation decreased to
148.2±9.8%.
In the group of the animals implanted with type D ceramics,
the maximum accumulation of the preparation
(371.0±31.9%) was registered after 21 days since surgery.
After 56 days since surgery, there was seen a gradual de-
crease in the measured value up to 175.7±15.4%.
In the control group, the maximum accumulation of the
osteotropic radio pharmacological preparation was regis-
tered after 14 days since surgery and corresponded to
(183.9±12.3%). In the subsequent periods of observation
(after 56 days) the relative level of fixation of the prepara-
tion at the place of the defect gradually decreased up to
120±5.6%.
Analysis of the obtained results is evident of the fact that for
the animals implanted with type B ceramics (1st group) or
with D type ceramics (2nd group) the conditions for filling
the defect with the primary bone callus were better than in
the case when a blood clot (3rd group) was present in the
defect cavity.
Thus, the from the investigations carried out it follows that
the activity of metabolic processes during healing of the
bone defect implanted with calcium phosphate ceramics
"Kafam" was more intense as against the control group.
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average molecular weight and higher polydispersion than
the copolymer 50:50. The copolymer 85:15 has also higher
glass transition and melting temperatures as well higher heat
of melting, what indicates that it is also much more crystal-
line than the copolymer 50:50. The heat of melting of the
copolymers can be compared to the value of the heat of
melting of the crystalline regions of poly-L-lactide,
DHm=93.1J/g [5]. Hence, the relative degree of crystallinity
of the copolymer 85:15 is 70% while that of copolymer 50:50
is only 17%.
FIG. 1 presents AFM topographical images of the surface
of foils prepared from two copolymers. On the surface of
the copolymer 85:15 ringed spherulitic crystalline structures
are visible. The height of the structures attains 6 mm, while
their diameter ranges from 20 to 60 mm. On the other hand,
the surface of 50:50 copolymer is more smooth and only
small ringed structures of the height of hundreds nanometers
and diameter of 3-10 mm are visible. The surface rough-
ness (Ra) of the copolymer 85:15 is much higher than that
of 50:50 [TABLE 2].
TABLE 2 presents the results of water contact angle and
surface energy of the two copolymers. The surface of the
copolymer 85:15 is very hydrophobic (contact angle of 96o),
while that of 50:50 is much hydrophilic (contact angle of
76o). Interestingly, the surface free energy of 85:15 is low
and consist only of a dispersive component, whereas that
of 50:50 consist of both dispersive and polar parts.

Topography measurements were performed with an Ex-
plorer atomic force microscope (ThermoMicroscopes,
Vecco, USA). Contact mode topographic images were re-
corded using Si3N4 tips with a spring constant of 0.05 N/m
and a nominal radius of curvature of 20 nm (Vecco
NanoProbeTM Tips, model MLCT-EXMT-A). The images
were recorded at scan areas 100 mmx100 mm for three
aleatory chosen places (300x300 data points) and with scan
rate of 3 lines/s. All images were flattened using a third or-
der polynominal algorithm provided with the instrument. Ra
roughness was also calculated.
The contact angle was measured by sessile drop method
by an automatic drop shape analysis system DSA 10 Mk2
(Kruss, Germany). UHQ-water (produced by Purelab UHQ,
Elga, Germany) and diodomethan (Aldrich, Germany) drop-
lets of the volume of 0.2 ml were put on each sample and
the contact angle was obtained by averaging the results of
10-12 measurements. Surface energies of the copolymers
(total, dispersive part and polar part) were calculated ac-
cording to the Owens-Wendt-Rabel-Kaelble method.

Degradation study
Degradation of copolymer foils was performed in 0.9%

sodium chloride solution buffered with 24 mM Na2HPO4 and
16 mM KH2PO4 (PBS-solution) of pH=7.0 at 37°C. Foils
weighing 0.2 g were incubated in 100 ml of buffer in plastic
vials for 10 weeks. The buffer was exchanged every week.
After every week foils were washed ten times in UHQ water
(PureLab UHQ, Elga, Germany) and dried in a vacuum oven
at 25oC for 72 h.
Another set of samples (0.5 g) was incubated in 100 ml of
UHQ water at 37oC and pH and conductivity of water, at
25oC, were evaluated once a week.

Results and discussion

Properties of copolymers

TABLE 1 presents structural properties of two copoly-
mers of L-lactide and trimethylene carbonate P(L-TMC). A
molar fraction of trimethylene carbonate in the copolymers
is 15 and 50, respectively, as determined by 1H NMR. GPC
results show, that the copolymer 85:15 has lower number

TABLE 1. Structural properties of the poly(L-
lactide-co-trimethylene carbonates)s.

sample 

NTMC 

[mole 
%] 

Mn 

[kDa] 

d 

 

Tg 

[oC] 

Tm 

[oC] 

DHm 

[J/g] 

c 

[%] 

I (85:15) 15 35 2.2 32.7 191.3 65.9  70 
II (50:50) 50 58 1.8 20.8 166.5 15.7 17 

NTMC� molar fraction of trimetylene carbonate; Mn- number-average 
molecular weight; d � polydispersion index, d = Mn/Mw; Tg � glass 
transition temperature; Tm � melting temperature; DHm � heat of melting; 
c - degree of crystallinity; 

 

TABLE 2. Surface properties of the poly(L-lactide-
co-trimethylene carbonates)s

sampl
e 

Ra 

[nm] 

q 

[o] 

g 

[mJ/m
2] 

gd 

[mJ/m
2] 

gp 

[mJ/
m2] 

I (85:15) 380 (100) 96 (3) 39.7 (0.9) 39.5 (0.8) 0.2 (0.1) 
II (50:50) 50 (13) 76 (3) 42.9 (1.2) 37.4 (0.9) 5.5 (0.3) 

Ra � roughness, standard deviation in brackets, n=3; q - water 
contact angle; g - total surface energy; gd - dispersive part of 
surface energy; gp - polar part of surface energy (standard 
deviation in brackets, n=12) 

 

FIG. 2. Gross morphology of P(L-TMC) foils
(squares ca. 1cmx1cm) before A-85:15, B-50:50
and after incubation in PBS for 7 weeks: C-85:15,
D-50:50.

FIG. 1. AFM topographical images of P(L-TMC):
a) 85:15 (x=y=100mm, z=6mm) and b) 50:50
(x=y=100mm, z=400 nm).
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Degradation study
FIG.2 shows a gross morphology of P(L-TMC) foils be-

fore and after incubation in PBS. The foils 85:15 are less
transparent than that of 50:50 in accordance to their crys-
talline structure. After incubation the foils become opaque,
suggesting an increase in crystallinity. It is caused by rela-
tively higher mobility of short polymeric chains, which can
organize much more easily. The foils 85:15 are dimension-
ally stable for 5 weeks, afterwards they become fragile with
negligible strength, while the foils made of copolymer 50:50
are stable for the whole experimental period, e.g. 10 weeks.
FIG.3 and 4 present the evolution of mass change and con-
tact angle, respectively as a function of incubation in PBS.
During two weeks of degradation the sample 50:50 loses
already 8% of its mass. Afterwards the mass of the foil does
not change considerably. Loss of mass in the case of sam-
ple 85:15 is much more uniform. The contact angle of 50:50
do not change considerably during the whole experimental
period, while that of 85:15 decreases from 95o to about 75o.
FIG.5 presents evolution of pH and conductivity of UHQ
water containing analyzed copolymer foils as a function of
incubation time. Foils made of the 50:50 copolymer do not
have an impact on pH and conductivity, while foils made of
85:15 cause a decrease of pH and an increase of conduc-
tivity. This may suggest that degradation products, having
acidic properties are released from the P(L-TMC) 85:15 to
the liquid environment.

The results show that hydrolytic stability depends on
structure and composition of the poly(L-lactide-co-
trimethylenecarbonate)s. The copolymer having the carbon-
ate content of 15% degrades very fast despite its high crys-
tallinity and hydrophobicity. After the 5-week incubation it
becomes brittle and loses its integrity. Moreover it brings
about a decrease of pH of the incubation medium.  Note
that degradation of homopolymer of L-lactide is very slow
and takes at least 2 years [6]. The copolymer having 50%
of trimethylene carbonate degrades more slowly: the foils
retain their form for 10 weeks, however they turned opaque.
It may suggest that degradation proceeds in bulk.
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Introduction

The aim of the present work is to evaluate the properties
of calcite materials in order to select the most suitable one
for calcite carriers of living cells for bone regeneration by
tissue engineering method.

Materials and methods

Three calcite materials based on CaCO3 (calcite pure,
POCh) containing 0,9 to 10wt% of lithium fluoride LiF (pure,
Riedel-deHaën) were evaluated within the research (TA-
BLE 1). Testing samples were formed by uniaxial pressing
and sintered in temperatures of 450, 470, 490, 510 and
530oC with 6 hours of dwell time. Green density and appar-
ent density were determined by geometrical method. Rela-
tive density was calculated on the basis of polycrystalline

parametry ich obróbki cieplnej maj¹ decyduj¹cy wp³yw

WP£YW SK£ADU CHEMICZNEGO
I PARAMETRÓW SPIEKANIA
NA W£A�CIWO�CI TWORZYW
KALCYTOWYCH

S£AWOMIR MICHA£OWSKI, ZBIGNIEW JAEGERMANN,
JOANNA KARA�

INSTYTUT SZK£A I CERAMIKI,
UL. POSTÊPU 9,  02-676 WARSZAWA

BIOCERAMIKA@NEOSTRADA.PL

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),28-29]

Wprowadzenie

Celem niniejszych badañ by³a optymalizacjê w³a�ciwo-
�ci fizycznych tworzyw kalcytowych na no�niki ¿ywych ko-
mórek, s³u¿¹cych do regeneracji tkanki kostnej metod¹ in-
¿ynierii tkankowej, poprzez modyfikacjê sk³adu chemiczne-
go oraz dobór obróbki termicznej tworzyw.

Materia³y i metody
W ramach niniejszej pracy przeprowadzono badania

tworzyw kalcytowych zawieraj¹cych ró¿ne zawarto�ci flu-
orku litu od 0,9% do 10% (TABELA 1). Próbki do badañ
formowano przez prasowanie jednoosiowe i wypalano w
temperaturach: 450, 470, 490, 510 i 530oC z przetrzyma-
niem 6 godzin. Analizê uziarnienia zestawów tworzyw prze-
prowadzono przy pomocy laserowego analizatora wielko-
�ci cz¹stek. Gêsto�æ pozorn¹ wyprasek i spieków oznaczo-
no metod¹ geometryczn¹, a wytrzyma³o�æ oceniano na pod-
stawie testu na �ciskanie. Wykonano tak¿e wyci¹gi wodne
z otrzymanych tworzyw i oznaczono ich odczyn pH w tem-
peraturze 37oC.

Omówienie wyników badañ

Z przeprowadzonych badañ wynika, ¿e tworzywa o za-
warto�ci fluorku litu 0,9% i 5% w sk³adzie zachowuj¹ siê
podobnie podczas spiekania. Najwy¿sz¹ gêsto�æ pozorn¹ i
wytrzyma³o�æ na �ciskanie osi¹gaj¹ one w temperaturze
510oC, natomiast w temperaturze 530oC obserwuje siê wy-
ra�ny spadek warto�ci tych parametrów. Tworzywo o za-
warto�ci fluorku litu 10% ulega w³a�ciwemu zagêszczeniu
dopiero w temperaturze 530oC. Obserwacje mikrostruktury
powierzchni badanych tworzyw, przedstawione na RYS.4,
potwierdzi³y równie¿ te zale¿no�ci. W temperaturze 490oC
tworzywo CC-1FMK jest w du¿ym stopniu zagêszczone, z
niewielk¹ tylko ilo�ci¹ porów, tworzywo CC-5FMK charak-
teryzuje siê du¿¹ porowato�ci¹, natomiast tworzywo CC-
10FMK praktycznie nie wykazuje oznak spieczenia ziaren
wêglanu wapnia. W temperaturze 510oC tworzywa o za-
warto�ci fluorku litu 0,9% i 5% s¹ dobrze spieczone, a na
powierzchni tworzywa o zawarto�ci 10% widoczne s¹ jesz-
cze liczne pory. Badania pH wyci¹gów wodnych otrzyma-
nych tworzyw przedstawiono na RYS.3. Notuje siê wzrost
odczynu pH wraz ze wzrostem stopnia ich zagêszczenia.
Dla dobrze zagêszczonych próbek odczyny pH wyci¹gów
kszta³tuj¹ siê na poziomie od 10,8 do 10,9.

Podsumowanie

W �wietle przeprowadzonych badañ mo¿na stwierdziæ,
¿e zarówno sk³ad chemiczny tworzyw kalcytowych, jak i

Zawarto�æ 
Content of  
[%mas.] Symbol  

zestawu 

CaCO3 LiF 

�rednie 
ziarno 

Medium 
grain size 

d50   
[mm] 

Gêsto�æ 
pozorna 

wyprasek 
Green 
density 
[g/cm3] 

CC-1FMK 99,1 0,9 2,96 1,82 
CC-5FMK 95,0 5,0 3,06 1,80 
CC-10FMK 90,0 10,0 2,91 1,81 

 TABELA 1. Sk³ady zestawów tworzyw
kalcytowych.
TABLE 1. Compositions of calcite materials.
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RYS. 1. Zale¿no�æ gêsto�ci pozornej od
temperatury spiekania tworzyw kalcytowych.
FIG. 1. Apparent density vs sintering temperature
of calcite materials.
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na ich w³a�ciwo�ci fizyczne, wytrzyma³o�ciowe i mikrostruk-
turê powierzchni, a mianowicie:
· wzrost zawarto�ci fluorku litu w tworzywie podnosi jego
temperaturê spiekania,
· przekroczenie optymalnej temperatury spiekania powo-
duje gwa³towny spadek wytrzyma³o�ci tworzyw na �ciska-
nie,
· zastosowanie dodatku LiF w ilo�ci 0,9% i 5% oraz tempe-
ratury wypalania 510oC z przetrzymaniem 6 godzin, a tak-
¿e dodatku 10% LiF i temperatury 530oC pozwala na uzy-
skanie dobrze zagêszczonych tworzyw kalcytowych o wy-
sokiej wytrzyma³o�ci mechanicznej, przydatnych do wytwa-
rzania no�ników komórek.

Podziêkowanie

Praca finansowana przez Ministra Nauki i Informatyzacji
w ramach projektu badawczego zamawianego Nr 05/PBZ-

KBN-082/2002.06

erties were evaluated on the basis of compression tests.
Tests of pH reaction of aqueous extracts from the materials
were also done.

Results

The results of our studies show that the materials CC-
1FMK and CC-5FMK behave in a similar way during
sintering. They achieve the highest apparent density and
compressive strength in the temperature of 510oC, but in
530oC a rapid decrease of both parameters can be observed.
The material containing 10wt% LiF sinters well only in the
temperature of 530oC (FIG.1 and 2). The surface micro-
structure of these materials confirms the forgoing
dependences. In the temperature of 490oC the material CC-
1FMK shows high rate of compaction, the material CC-5FMK
is still quite porous and the material CC-10FMK is only
slightly sintered (FIG.4). In the temperature of 510oC the
surface microstructure of materials CC-1FMK and CC-5FMK
shows good compaction, but material CC-10FMK still con-
tains open pores on its surface. pH reaction of aqueous
extracts of tested materials increases with the increase of
compaction degree. For well sintered samples pH reaction
is similar and ranges between 10,8 and 10,9 (FIG.3)

Summary

Analysis of the results demonstrated that both chemical
composition and thermal treatment highly influence physi-
cal and mechanical properties as well as microstructure of
calcite materials:
· higher content of LiF in the material (between 0,9 and
10wt%) increases its optimal sintering temperature,
· exceeding of optimal sintering temperature causes a rapid
decrease of compressive strength of these materials,
· the proper selection of chemical composition and sintering
parameters allows to obtain well compacted and mechani-
cally tough calcite materials, which can be used for prepar-
ing carriers for living cells.
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Streszczenie

Celem pracy by³a ocena zmian struktury tkanek
osierdzia �wini, poddanych dzia³aniu jonów glinu (w
postaci siarczanu Al2(SO4)3 oraz wodorotlenku
Al2O3×nH2O w preparacie ALUSAL), z zastosowa-
niem spektroskopii EPR - metody znaczników spino-
wych (znacznik spinowy: 4-izotiocyjaniano-TEMPO;
4ITCTO). Wykazano, ¿e traktowanie tkanki osierdzia
�wini jonami glinu prowadzi do zwiêkszenia sztywno-
�ci struktury wewnêtrznej tkanki. Ujawni³y to zmiany
kszta³tu widma EPR znacznika 4ITCTO zwi¹zanego
z tkank¹. Jakkolwiek efekty stabilizacji tkanki jonami
Al3+ i aldehydem glutarowym s¹ podobne, jednak me-
chanizmy sieciowania bia³ek tkankowych s¹ ró¿ne.

S³owa kluczowe: tkanka, osierdzie �wini, siecio-
wanie, jony glinu, glutaraldehyd, EPR, znakowanie spi-
nowe.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),30-33]

Wprowadzenie

Przez wiele lat uwa¿ano, ¿e substancje zawieraj¹ce glin
s¹ nieszkodliwe dla zdrowia. Dlatego zasadowe zwi¹zki glinu
s¹ stosowane w leczeniu stanów nadkwa�no�ci ¿o³¹dka,
szczególnie w chorobie wrzodowej. Do popularnych prepa-
ratów zawieraj¹cych glin nale¿¹: Alugastrin, Alumag, Ma-
alox, Gelatum Aluminium Phosphoricum, a tak¿e ALUSAL
zawieraj¹cy koloidalny wodorotlenek glinu (III) [1].
Glin wch³ania siê z przewodu pokarmowego i ulega kumu-
lacji w tkankach. Jego toksyczno�æ nie jest w pe³ni pozna-
na. Uwa¿a siê, ¿e zwiêkszona zawarto�æ glinu w tkankach
organizmu jest niekorzystna dla zdrowia. Objawami nad-
miernej kumulacji tego pierwiastka w tkance mózgowej s¹
zaburzenia pamiêci i zaburzenia równowagi. Uszkodzenie
neuronów jest przewa¿nie nieodwracalne. Wielu badaczy
³¹czy choroby Alzheimera i Parkinsona z akumulacj¹ glinu
w organizmie. Metal ten wystêpuje nie tylko w wymienio-
nych lekach, ale tak¿e w wielu produktach spo¿ywczych:
napojach przechowywanych w puszkach aluminiowych,
pokarmach pieczonych w folii aluminiowej lub gotowanych
w naczyniach aluminiowych, itp.
Kolagen jest jednym z g³ównych sk³adników bia³kowych
tkanki ³¹cznej, a wiêc i ka¿dego narz¹du zawieraj¹cego tê
tkankê [2,3]. Obficie wystêpuje w skórze, �ciêgnach, chrz¹st-
kach, ko�ciach, zêbach, �cianach naczyñ krwiono�nych i
b³onach. Jest równie¿ obecny w osierdziu, zastawkach ser-
ca oraz wielu innych tkankach. Glicyna stanowi co trzeci
aminokwas w cz¹steczce kolagenu. Glicynê poprzedza
hydroksyprolina (aminokwas charakterystyczny dla kolage-
nu), a po glicynie nastêpuje prolina. Ponadto w kolagenie
wystêpuje rzadko spotykany aminokwas - hydroksylizyna
[2]. Elastyna jest bia³kiem wystêpuj¹cym w wiêkszo�ci tka-
nek ³¹cznych wspólnie z kolagenem i polisacharydami [4].

THE INFLUENCE OF ALUMINIUM
IONS ON THE PORCINE
PERICARDIUM TISSUE
STRUCTURE INVESTIGATED
BY EPR - SPIN LABELING
METHOD

BEATA CWALINA, LECHOS£AW DUL, MARIA JASTRZÊBSKA

DEPARTMENT OF BIOPHYSICS, MEDICAL UNIVERSITY OF SILESIA,
OSTROGÓRSKA 30, 41-200 SOSNOWIEC;
CWALINA@SLAM.KATOWICE.PL

Abstract

The aim of this work was to elucidate changes in
the structure of porcine pericardium tissues treated
with the aluminium ions (in the form of sulphate salt
Al2(SO4)3 or hydroxide Al2O3×nH2O in the ALUSAL
preparation), using the EPR spectroscopy - spin
labeling method (spin label: 4-Isothiocyanato-TEMPO;
4ITCTO). It has been demonstrated that the treatment
of the porcine pericardium tissue with aluminium ions
leads to enlargement of stiffness of the tissue internal
structure. It was visible by the shape changes in the
EPR spectra of 4ITCTO label attached with the tis-
sue. Although results of the tissue stabilization by Al3+
ions and glutaraldehyde are similar, however mecha-
nisms of the tissue proteins cross-linking are differ-
ent.

Key words: tissue, porcine pericardium,
crosslinking, aluminium ions, glutaraldehyde, EPR,
spin labeling.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),30-33]

Introduction

For many years it has been considered that aluminium-
containing substances are harmless for the health. Thus,
the alkaline preparations containing aluminium are used for
stomach hyperacidity treatment, especially in the ulcerous
diseases. The popular pharmaceutics used for this purposes
are: Alugastrin, Alumag, Maalox, Gelatum Aluminium
Phosphoricum, and also ALUSAL that contains colloidal
aluminium hydroxide (III) [1].
Aluminium is absorbed from the alimentary canal and cu-
mulated in tissues. Its toxicity is not fully recognized. One
attends that enlarged concentration of aluminium in tissues
is unprofitable for the health. Symptoms of the excessive
cumulation of this element in the brain tissue are
perturbations in the memory and ballance. The neurons
damage is mostly irreversible. Many investigators link the
Alzheimer's and the Parkinson's diseases with the aluminium
cumulation in the organism. This metal is present not only
in mentioned drugs, but also in many grocery products:
drinks kept in the aluminium cans, foods roasted in tinfoil or
boiled in aluminium dishes, etc.
The collagen is one of main protein components in the con-
nective tissue, so every organ containing this tissue [2,3].
Abundantly collagen appears in the skin, tendons, gristles,
bones, teeth, walls of blood-vessels and membranes. It also
is present in the pericardium, heart valves and many other
tissues. Glycine is each the third amino-acid in the collagen
molecule. The glycine is preceded by the hydroxyproline
(the amino acid characteristic for the collagen), and followed
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by the proline. Besides, in the collagen contains also
hydroxylysine being rare amino-acid [2]. The elastin is pro-
tein that occurs in the most connective tissues jointly with
the collagen and polysaccharides [4]. It is a main compo-
nent of elastic and resilient fibers. Similarly to the collagen,
each the third amino-acid is glycine, but elastin does not
contain hydroxylysine.
For stabilization of tissular biomaterials, the cross-linking of
the collagen-rich tissues by means of glutaraldehyde (GA)
is most often used [5, 6]. Among cross-linking agents effec-
tive in the leathers tanning, the aluminium ions (Al3+) may
be mentioned [7].
The proteins interaction with different components of cells
may be studied by various methods, including electron para-
magnetic resonance (EPR) employing spin labels (free radi-
cals) covalently bonded to proteins [8,9]. For example, the
spin label 4- Isothiocyanato-TEMPO (4ITCTO) reacts with
amine groups of the proteins [8]. Changes in the EPR-spec-
tra of spin labels allowed monitoring the structural modifi-
cation [10,11]. Spin labels are mostly used in the form of
aqueous solutions. Biological material being investigated is
incubated in the label solution; the label excess is removed
by dialysis or washing off.
The aim of the present work was to examine the influence
of aluminium (in the form of sulphate salt Al2(SO4)3 or hy-
droxide Al2O3×nH2O in the ALUSAL preparation) on struc-
ture of the porcine pericardium tissue, using the EPR
spectrometry - method of the spin labeling. Analysis of the
EPR spectra of the 4ITCTO bonded to the tissues: native
and GA-modified, allowed monitoring the cross-linking ef-
fects in the tissues under the action of the Al3+ ions (from
salt or drug).

Materials and methods

The investigated materials were porcine pericardium tis-
sues sampled directly after slaughtering of animals. The
tissue samples have been crosslinked for 2 hours, using
PBS-based solutions (PBS - phosphate-buffered saline; pH
6,5), supplemented with 0,15% GA, 1,0% Al2(SO4)3 or 2%
ALUSAL (tablets; Polfa) containing aluminium hydroxide
Al2O3×nH2O. Native and modified samples have been incu-
bated in solution of spin label 4-Isothiocyanato-TEMPO at
4oC for 24 h. After this time, an excess of the label has been
washed 10 times using centrifugation (6000 r.p.m.). Between
each of centrifugations, the sample was rinsed with PBS.
Afterwards the material has been placed into capillary ves-
sel of 0,8 mm diameter and measurements have been car-
ried out using the EPR spectrometer (Radiopan-Poznañ).
The samples' spectra have been recorded by means of EPR
spectrometer type SE/X 2542 with cylindrical TM110 reso-
nator. The microwave power nearly 100 mW with modula-
tion frequency 100 kHz, modulation amplitude 0,08 mT, and
scan time 16 min with time constant 1 s have been used.
Measurements have been carried out at room temperature.

Results and discussion

Typical EPR spectrum of the 4ITCTO spin label incorpo-
rated into native porcine pericardium tissue has been pre-
sented in FIG.1, showing the lines characteristic for the radi-
cals: fast moving, weakly immobilized (narrow-line hw) and
slowly moving, strongly immobilized (broad-line hs). The
analysis of the experimental spectra was performed by the
calculation of hw/hs ratio, which is very sensitive measure
of the physical state of proteins in biological membranes
[Gwo�dziñski].
Comparison of the EPR spectra (FIG.2) of the spin label

Jest ona podstawowym sk³adnikiem w³ókien elastycznych i
sprê¿ystych. Podobnie, jak w kolagenie, jedn¹ trzeci¹ reszt
stanowi glicyna, jednak elastyna nie zawiera hydroksylizy-
ny.
W celu stabilizacji biomateria³ów tkankowych stosuje siê
najczê�ciej sieciowanie tkanek bogatych w kolagen za po-
moc¹ aldehydu glutarowego (glutaraldehydu; GA) [5, 6]. W
garbarstwie w charakterze substancji sieciuj¹cej wykorzy-
stuje siê miêdzy innymi jony glinu (Al3+) [7].
Oddzia³ywanie bia³ek z ró¿nymi sk³adnikami komórek mo¿-
na badaæ ró¿nymi metodami, w³¹czaj¹c elektronowy rezo-
nans paramagnetyczny (EPR), z wykorzystaniem znaczni-
ków spinowych (wolnych rodników) zwi¹zanych kowalen-
cyjnie z bia³kami [8, 9]. Przyk³adowo, znacznik spinowy 4-
izotiocyjaniano-TEMPO (4ITCTO) reaguje z grupami ami-
nowymi bia³ek [8]. Zmiany kszta³tu widm EPR znaczników
spinowych umo¿liwiaj¹ monitorowanie modyfikacji ich struk-
tury [10,11]. Znaczniki spinowe s¹ stosowane przewa¿nie
w formie roztworów wodnych. Badany materia³ biologiczny
jest inkubowany w roztworze znacznika; nadmiar znaczni-
ka jest usuwany przez dializê lub odmycie.
Celem niniejszej pracy by³o zbadanie wp³ywu glinu (w po-
staci siarczanu Al2(SO4)3 oraz wodorotlenku Al2O3×nH2O w
preparacie ALUSAL) na strukturê tkanki osierdzia �wini, z
wykorzystaniem spektrometrii EPR - metody znaczników
spinowych. Analiza widm EPR znacznika spinowego 4ITC-
TO zwi¹zanego z tkank¹ natywn¹ i modyfikowan¹ za po-
moc¹ GA umo¿liwi³a �ledzenie efektów sieciowania tkanki
wskutek dzia³ania jonów Al3+ (z soli lub leku).

Materia³y i metody

Badanymi materia³ami by³y tkanki osierdzia �wini, po-
bierane bezpo�rednio po uboju zwierz¹t. Próbki tkanek sie-
ciowano przez 2 godziny z u¿yciem roztworów bazuj¹cych
na PBS (PBS - solanka buforowana fosforanami; ang.: pho-
sphate-buffered saline; pH 6,5), z dodatkiem 0,15% GA,
1,0% Al2(SO4)3 lub 2% ALUSALu (tabletki; Polfa) zawiera-
j¹cego wodorotlenek glinu Al2O3×nH2O. Próbki natywne i
modyfikowane inkubowano w roztworze znacznika spino-
wego 4-izotiocyjaniano-TEMPO w 4oC przez 24 h. Po tym
czasie nadmiar znacznika odmywano 10-krotnie, stosuj¹c
wirowanie (6000 obr/min). Pomiêdzy ka¿dym wirowaniem
próbkê p³ukano roztworem PBS. Nastêpnie materia³ umiesz-
czano w kapilarze o �rednicy 0,8 mm i wykonywano pomia-
ry z u¿yciem spektrometru EPR firmy Radiopan-Poznañ.
Widma próbek rejestrowano za pomoc¹ spektrometru EPR
typ SE/X 2542, z rezonatorem cylindrycznym TM110. Sto-
sowano moc mikrofalow¹ ok. 100 mW z modulacj¹ czêsto-
tliwo�ci 100 kHz, amplitudê modulacji 0,08 mT oraz czas
rejestracji 16 min. ze sta³¹ czasow¹ 1s. Pomiary prowadzo-
no w temperaturze pokojowej.

Wyniki i dyskusja

Typowe widmo EPR znacznika spinowego 4ITCTO in-
korporowanego do natywnej tkanki osierdzia �wini przed-
stawiono na RYS.1, ukazuj¹cym linie charakterystyczne dla
rodników: poruszaj¹cego siê szybko, s³abo zwi¹zanego
(w¹ska linia hw) i poruszaj¹cego siê wolno, silnie zwi¹za-
nego (szeroka linia hs). Analiza widm eksperymentalnych
zosta³a przeprowadzona na podstawie obliczonego stosun-
ku hw/hs, który jest bardzo wra¿liw¹ miar¹ stanu fizyczne-
go bia³ek w b³onach biologicznych [8].
Porównanie widm EPR (RYS.2) znacznika spinowego 4ITC-
TO inkorporowanego do tkanek osierdzia �wini: natywnej
oraz modyfikowanych GA lub jonami Al3+ (pochodz¹cymi z
soli siarczanowej lub preparatu ALUSAL) pozwoli³o okre-
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�liæ si³ê wi¹zania znacznika ze sk³adnikami tkanki.
Wyniki prezentowanych badañ pokazuj¹, ¿e znacznik spi-
nowy 4ITCTO jest dobrym markerem zmian strukturalnych
i dynamicznych, zachodz¹cych w tkankach zawieraj¹cych
kolagen i elastynê. Warto�ci ilorazu hw/hs obliczone z widm
EPR rodnika 4ITCTO zwi¹zanego z tkank¹ traktowan¹
Al2(SO4)3 (hw/hs=0,5+0,1), preparatem ALUSAL (hw/hs=5+1)
lub GA (hw/hs=4+1) s¹ istotnie mniejsze w porównaniu z
tkank¹ natywn¹ (hw/hs=14+2). �wiadczy to o istotnych
zmianach struktury modyfikowanych tkanek. Zarówno jony
glinu, jak i glutaraldehyd powoduj¹ sieciowanie kolagenu.
Mechanizmy tych procesów s¹ jednak ró¿ne. W przypadku
glutaraldehydu, zmniejszenie warto�ci stosunku hw/hs jest
spowodowane w g³ównej mierze spadkiem warto�ci hw w
efekcie zmniejszenia siê liczby miejsc wi¹¿¹cych dostêp-
nych dla znacznika spinowego 4ITCTO. Aldehyd glutarowy
tworzy wi¹zania sieciuj¹ce poprzez reakcjê z grupami e-

4ITCTO incorporated to the porcine pericardium tissues:
native and modified by GA or Al3+ ions (arising from the
sulphate salt or the ALUSAL preparation) permitted evalu-
ation the power of the label binding with the tissue compo-
nents.
The result of presented investigations show that spin label
4ITCTO is a good marker of structural and dynamic changes
taking place in tissues containing the collagen and the elas-
tin. Values of the hw/hs ratio calculated from EPR spectra
of 4ITCTO radical attached to the tissue treated with:
Al2(SO4)3 (hw/hs=0, 5+0,1), ALUSAL (hw/hs=5+1) or GA (hw/
hs=4+1), are essentially lower as compared with the native
tissue (hw/hs=14+2). It points to essential changes in struc-
ture of modified tissues. Both aluminium ions and glutaral-
dehyde cause cross-linking of the collagen. However mecha-
nisms of these processes are different. In case of glutaral-
dehyde, the decrease in the hw/hs ratio is chiefly due to
decrease in hw value, as a result of decrease in number of
binding sites accessible for the spin label 4ITCTO. The glu-
taraldehyde forms cross-linking bonds through the reaction
with the e-amino groups of hydroxylysine and lysine in the
collagen, and 4ITCTO forms bonds with the lysine [12]. The
blocking by GA of the part of e-amino groups in the collagen
reveals by the counted ratio decrease.
The aluminium ions stabilize the collagen, and probably also
the elastin, through formation in the protein structure of very
stable, covalent cross-linking bonds between Al3+ and car-
boxyl groups. It means that the hw/hs ratio decrease is not
caused by lack of the amino acid rests accessible for the
spin label. Probably in this case, the shape of 4ITCTO the
EPR spectrum being the superimposed EPR signals of the
spin label molecules attached to the collagen and the elas-
tin [12] reflects changes in the rotary correlation time of e-
amino groups of these proteins. Cross-linking of the colla-
gen and elastin causes the stiffness enlargement in their
structure. This influences the motility of the spin label
4ITCTO attached to suitable amino acids of the tissue pro-
teins. Additional cross-linking bonds make difficult move-
ments of the main collagen chain. It leads to decrease in
the motility, thus in elongation of the rotary correlation time
of the radical attached with e-amino groups of the lysine in
collagen. As a result, changes in the EPR spectra shape
are observed: the broadening of three narrow lines and the
EPR spectrum shape similar to this attributed to the radical
attached with the elastin. This effect is especially visible in

h 
S

        h 
W

RYS.1. Widmo EPR znacznika spinowego 4-
izotiocyjaniano-TEMPO zwi¹zanego z tkank¹; hs
i hw - sk³adowe widma odpowiadaj¹ce
znacznikowi wykazuj¹cemu odpowiednio ma³¹ i
du¿¹ ruchliwo�æ.
FIG.1. EPR spectrum of the spin label 4-
Isothiocyanato-TEMPO attached to the tissue; hs
and hw - spectrum-components related to the
label indicating low and great mobility,
respectively.

GA 

NAT 

Al2(SO4)3 

ALUSAL 

RYS. 2. Widma EPR znacznika spinowego 4-
izotiocyjaniano-TEMPO zwi¹zanego z tkankami:
natywn¹ (NAT) i usieciowanymi za pomoc¹
Al2(SO4)3, preparatu ALUSAL oraz GA.
FIG. 2. EPR spectra of the spin label 4-
Isothiocyanato-TEMPO attached to the tissues:
native (NAT) and cross-linked using Al2(SO4)3,
ALUSAL preparation and GA.
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spectrum of the pericardium tissue treated with Al2(SO4)3

and in the smaller less degree - with a preparation ALUSAL
(FIG.2). The component representing the radical indicating
the short rotary correlation time (large motility; three narrow
lines) is very weak. Simultaneously we observed broaden-
ing of whole EPR spectrum EPR of the spin label attached
with the tissue. It points to stiffening of internal structure of
the modified tissue.

Conclusion

The treatment of the porcine pericardium tissue with alu-
minium ions (originating both from the aluminium sulphate,
as well as from the therapeutic preparation ALUSAL) leads
to enlargement of stiffness of the tissue internal structure. It
is visible by the shape changes in the EPR spectra of spin
label 4- Isothiocyanato-TEMPO (4ITCTO) attached with the
tissue. Although result of the tissue stabilization by Al3+
ions is similar to those obtained using the glutaraldehyde,
but mechanisms of both processes of the tissue proteins
cross-linking are different.
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aminowymi hydroksylizyny i lizyny kolagenu, a 4ITCTO two-
rzy wi¹zania z lizyn¹ [12]. Zablokowanie przez GA czê�ci
grup e-aminowych w kolagenie objawia siê zmniejszeniem
warto�ci obliczanego ilorazu.
Jony glinu stabilizuj¹ kolagen, a prawdopodobnie tak¿e ela-
stynê, poprzez wytworzenie w strukturze bia³ka bardzo trwa-
³ych sieciuj¹cych wi¹zañ koordynacyjnych miêdzy Al3+ i gru-
pami karboksylowymi. Oznacza to, ¿e zmniejszenie ilorazu
hw/hs nie jest spowodowane niedostatkiem reszt amino-
kwasowych dostêpnych dla znacznika spinowego. Praw-
dopodobnie w tym przypadku kszta³t widma EPR znaczni-
ka spinowego 4ITCTO, bêd¹cego superpozycj¹ widm EPR
znacznika zwi¹zanego z kolagenem i elastyn¹ [12], odzwier-
ciedla zmiany czasu korelacji rotacyjnej grup e-aminowych
tych bia³ek. Sieciowanie kolagenu i elastyny powoduje
zwiêkszenie sztywno�ci ich struktury. Wp³ywa to na ruchli-
wo�æ znacznika spinowego 4ITCTO zwi¹zanego z odpo-
wiednimi aminokwasami bia³ek tkankowych. Dodatkowe
wi¹zania sieciuj¹ce utrudniaj¹ ruchy ³añcucha g³ównego
kolagenu. Prowadzi to do zmniejszenia ruchliwo�ci, czyli
wyd³u¿enia czasu korelacji rotacyjnej rodnika zwi¹zanego
z e-aminowymi grupami lizyny kolagenu. Skutkiem s¹ zmia-
ny kszta³tu widma EPR znacznika spinowego: poszerzenie
trzech w¹skich linii i przyjêcie kszta³tu zbli¿onego do wid-
ma EPR rodnika zwi¹zanego z elastyn¹. Efekt ten jest szcze-
gólnie wyra�ny w widmie tkanki osierdzia traktowanej
Al2(SO4)3 i w mniejszym stopniu - preparatem ALUSAL
(RYS.2). Sk³adowa reprezentuj¹ca rodnik o krótkim czasie
korelacji rotacyjnej (du¿a ruchliwo�æ; trzy w¹skie linie) jest
bardzo s³aba. Jednocze�nie obserwuje siê poszerzenie
ca³ego widma EPR znacznika spinowego zwi¹zanego z
tkank¹. Wskazuje to na usztywnienie struktury wewnêtrz-
nej modyfikowanej tkanki.

Wniosek

Traktowanie tkanki osierdzia �wini jonami glinu (pocho-
dz¹cymi zarówno z siarczanu glinu(III), jak i z preparatu
leczniczego ALUSAL) prowadzi do zwiêkszenia sztywno-
�ci struktury wewnêtrznej tkanki. Ujawniaj¹ to zmiany kszta³-
tu widma EPR znacznika spinowego 4-izotiocyjaniano-TEM-
PO (4ITCTO) zwi¹zanego z tkank¹. Jakkolwiek efekt stabi-
lizacji tkanki jonami Al3+ jest podobny do uzyskanego z u¿y-
ciem aldehydu glutarowego, jednak mechanizmy obu pro-
cesów sieciowania bia³ek tkankowych s¹ ró¿ne.

Podziêkowania

Praca finansowana przez Komitet Badañ Naukowych i
�l¹sk¹ Akademiê Medyczn¹; granty: NN-1-228/05 i NN-2-
366/05. Pomiary EPR prowadzono w Katedrze Fizyki Me-
dycznej �AM, kierowanej przez dr hab. Barbarê Pilawê, prof.
�AM.

Nr 47-1.p65 05-09-12, 11:4733



34

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

IMMOBILIZACJA GENTAMYCYNY
NA NO�NIKACH HYDROKSY-
APATYTOWYCH W CELU
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ANTYBAKTERYJNYCH
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HUTNICZA, 30-059 KRAKÓW, POLSKA

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),34-36]

Porowaty hydroksyapatyt (HA) stanowi doskona³y syn-
tetyczny substytut ko�ci u¿ywany w chirurgii ko�ci i powiêk-
szeniach twarzoczaszki (Cottrell & Wolford, 1998) ze wzglê-
du na swoj¹ biokompatybilno�æ i osteoprzewodnictwo.
Wed³ug Holmesa, w okresie 5-16 miesiêcy po operacji oko-
³o 50% implantu zostaje zast¹pionych przez tkanki kostne
lub miêkkie (Holmes et al., 1988). Aktualne statystyki poda-
j¹, ¿e odpowiednio w 2% lub 4% przypadków operacji bio-
dra lub kolana wywi¹zuj¹ siê infekcje, ale liczby te zwiêk-
szaj¹ siê do 50% w przypadkach u¿ycia zewnêtrznych sta-
bilizatorów z³amañ (Stigter et al., 2002). Przyczyn¹ tych zja-
wisk jest s³aba dostêpno�æ zainfekowanych obszarów ko-
�ci przez systemowo dostarczane antybiotyki. Po¿¹dan¹
alternatyw¹ tej terapii jest zatem antybiotykowa terapia miej-
scowa, pozwalaj¹c¹ na lokalne kontrolowane dostarczanie
antybiotyku do zaka¿onego miejsca. W tym celu antybioty-
ki wprowadzane s¹ zazwyczaj do cementu hydroksyapaty-
towego poprzez fizyczn¹ inkorporacjê do no�nika (Stigter
et al., 2002; Buranapanitkit et al., 2004; Joosten et al., 2004,
2005; Baro et al., 2002).
G³ównym celem pracy by³o antybakteryjne zabezpieczenie
HA poprzez jego fizyczno-chemiczne wi¹zanie z gentamy-
cyn¹.
Procedura immobilizacji antybiotyku zosta³a przeprowadzo-
na wed³ug zg³oszenia patentowego (Ginalska, 2003). Akty-
wacjê HA g-aminopropyltrietoksysilanem przeprowadzono
wed³ug procedury Weethala (1976), a keratynê przy³¹cza-
no kowalencyjnie do silanizowanych HA wed³ug procedury
w³asnej. Stê¿enie gentamycyny okre�lano metod¹ spektro-
fotometryczn¹ wed³ug metody Frutos Cabanillas (2000).
Cechy no�ników hydroksyapatytowych (uzyskanych z Ka-
tedry Technologii i Ceramiki, AGH w Krakowie) podano w
TABELI I. Wynika z niej, ¿e im ni¿sza temperatura ich syn-
tezy, tym mniejsza jest gêsto�æ no�ników, a wiêksza ich
porowato�æ i ilo�ci keratyny zwi¹zanej na powierzchni.
Wyniki immobilizacji gentamycyny na HA prezentuje TA-

GENTAMICIN IMMOBILIZATION
ON HYDROXYAPATITE CARRIERS
FOR INCREASING THEIR
ANTIBACTERIAL PROPERTIES

BELCARZ A.*, ZALEWSKA J.*, GINALSKA G.*, �LÓSARCZYK A.**

*CHAIR AND DEPARTMENT OF BIOCHEMISTRY, MEDICAL UNIVERSITY

OF LUBLIN, 20-950 LUBLIN, POLAND

**CHAIR OF TECHNOLOGY AND CERAMICS, AGH UNIVERSITY OF

SCIENCE AND TECHNOLOGY, 30-059 KRAKÓW, POLAND

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),34-36]

Porous hydroxyapatite (HA) is an excellent synthetic
bone substitute used in orthognathic surgery and craniofa-
cial augmentation (Cottrell & Wolford, 1998) for its
biocompatibility and osteoconductivity. According to Holmes,
within a postoperative period of 5 - 16 months about 50% of
a whole implant is usually replaced by bone or soft tissues
(Holmes et al., 1988). Recent statistics estimate the current
incidence of infections to be around 2% and 4% in total hip
and knee arthroplasties, respectively, but these figures can
increase to 50% when external fracture fixators are used in
trauma surgery (Stigter et al., 2002). The reason lies in a
poor accessibility of the bone-infected site by systemati-
cally delivered antibiotic. The local therapy is therefore a
desired alternative, allowing for a control delivery of antibi-
otics to infected sites. For this purpose, antibiotics are usu-
ally introduced to hydroxyapatite cement via their physical
incorporation to the carrier (Stigter et al., 2002;
Buranapanitkit et al., 2004; Joosten et al., 2004, 2005; Baro
et al., 2002).
Main aim of the research was the obtaining of antibacterial
protection of HA via its physico-chemical binding with gen-
tamicin.
Immobilization procedure was performed according to our
Patent pending (Ginalska, 2003).  HA was activated by g-
aminopropyltriethoxysilane according to Weethal's method
(1967), keratin was covalently immobilized to silanized HA
according to our own procedure. Gentamicin concentration
was estimated spectrophotometrically after Frutos
Cabanillas (2000).  Properties of hydroxyapatite carriers
(obtained from Chair of Technology and Ceramics, AGH,
Kraków) are presented in TABLE I. The data lead to the
conclusion that the lower is HA synthesis temperature, the
lower is HA density but the higher carrier porosity and
amount of keratin immobilized on its surface.
Results of gentamicin immobilization on HA are presented
in TABLE II. Temperature of HA synthesis exerts a signifi-
cant effect on amount of the antibiotic retained on the car-

rier - the higher it is the less gentamicin binds to hydroxya-
patite. The highest amounts of antibiotics retained (by physi-
cal adsorption, ionic interactions and covalent bonds) on

No�nik 
Carrier 

Temp. syntezy 
Synthesis 

temp. 
oC 
 

Porowato�æ 
otwarta 

Open porosity 
(%) 

Gêsto�æ pozorna 
Apparent density 

(g/cm3) 

Porowato�æ 
ca³kowita 

Total porosity 
(%) 

�redni rozmiar porów 
Average pore diameter 

(ìm) 

Ilo�æ keratyny mg/g HA 
Amount of keratin mg/g of 

HA 

I 800 67,0 1,017 72,6 0,09 16,29 
II 900 66,5 1,040 71,5 0,18 8,304 
III 1000 59,8 1,265 62,9 0,25 7,356 
IV 1050 44,6 1,676 - - 3,444 
V 1100 36,9 1,987 - - 2,976 
VI 1150 29,6 2,192 32,8 0,43 2,094 

 TABELA I. Czê�ciowa charakterystyka no�ników
hydroksyapatytowych (HA).
TABLE I. Partial characteristics of hydroxyapatite
carriers (HA).
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carrier - up to 2.5 mg/g HA - were found for keratin-sealed
carriers when compared with silanized or control ones (ex-
cept of HA VI). Amounts of gentamicin covalently bound
are generally comparable for HA silanized and protein-
coated; they reach up to 1.8 mg/g HA. Amount of ionic an-
tibiotic-HA interactions is significant for keratin-sealed car-
riers, but practically undetectable in case of silanized HA.
The above observations were confirmed by results of inhi-
bition of E. coli (ATCC 25922) growth by HA with total gen-
tamicin or HA with ionically and covalently bound antibiotic
(Table III). The dimensions of E. coli growth inhibition zones
are the bigger, the lower is HA synthesis temperature. Posi-
tive effect of keratin presence on amount of ionic interac-
tions between the antibiotic and modified carrier is notice-
able. Even for HA VI, synthesized at 1150oC, their pres-
ence results in much more significant inhibition of E. coli
growth than for silanized or non-activated (control) carrier.
Further experiments were performed on HA I because the
best results of gentamicin immobilization were obtained for
this carrier. SEM micrographs of HA I (800oC) showed that
modification of hydroxyapatite by g-aminopropyl-
triethoxysilane does not change its surface structure when

BELA II. Temperatura syntezy hydroksyapatytów wywiera
wyra�ny wp³yw na ilo�æ zatrzymanego na no�niku antybio-
tyku - im jest wiêksza, tym mniej gentamycyny wi¹¿e siê do
HA. Najwiêksze ca³kowite ilo�ci antybiotyku zatrzymanego
(przez adsorpcjê fizyczn¹, wi¹zania jonowe i kowalencyj-
ne) na no�niku - do 2,5 mg/g HA - stwierdzono dla no�ni-
ków pokrywanych keratyn¹ w porównaniu z silanizowany-
mi czy kontrolnymi ( z wyj¹tkiem HA VI) . Ilo�ci gentamycy-
ny zwi¹zanej kowalencyjnie s¹ generalnie porównywalne
dla HA silanizowanych i bia³kowanych i siêgaj¹ nawet do
1,8 mg/g HA. Ilo�æ jonowych po³¹czeñ antybiotyk-HA jest
znaczna dla no�ników keratynowanych, a praktycznie brak
ich  w przypadku HA silanizowanych.
 Powy¿sze obserwacje potwierdzone zosta³y przez wyniki
zahamowania wzrostu E. coli (ATCC 25922) przez hydrok-
syapatyty zawieraj¹ce gentamycynê ca³kowit¹ lub te¿ zwi¹-
zan¹ jonowo i kowalencyjnie (Tabela III). Wielko�æ zon in-
hibicji wzrostu E. coli jest tym wiêksza, im ni¿sza jest tem-
peratura syntezy HA. Zauwa¿alny jest pozytywny wp³yw
obecno�ci keratyny na ilo�æ wi¹zañ jonowych pomiêdzy
antybiotykiem a zmodyfikowanym no�nikiem - nawet dla
no�nika spiekanego w temp. 1150oC ich obecno�æ wywo³u-
je znacznie wiêksz¹ inhibicjê wzrostu E. coli ni¿ no�niki si-
lanizowane lub nieaktywowane (kontrolne).
Kolejne do�wiadczenia wykonywano z u¿yciem no�nika HA
I, dla którego uzyskano najlepsze wyniki immobilizacji gen-
tamycyny. Zdjêcia SEM hydroksyapatytu I (800oC) wyka-
za³y, ¿e modifikacja no�nika silanem nie zmienia jego struk-
tury powierzchniowej w porównaniu z kontrol¹ (RYS.1).
Natomiast na no�niku modyfikowanym keratyn¹ zauwa¿a
siê obecno�æ w³ókien keratyny pokrywaj¹cych no�nik.
No�nik HA I przechowywano przez 4 miesi¹ce w tempera-
turze pokojowej w celu sprawdzenia d³ugotrwa³ej aktywno-
�ci antybakteryjnej tak modyfikowanych hydroksyapatytów.
Stwierdzono, ¿e HA I zachowa³ swoje antybakteryjne w³a-
�ciwo�ci wobec E. coli, co widaæ najlepiej dla próbek za-
wieraj¹cych gentamycynê zwi¹zan¹ poprzez wszystkie trzy
typy oddzia³ywañ. Dzia³anie gentamycyny zwi¹zanej jono-
wo jest najsilniejsze w przypadku HA keratynowanego, za�
wp³yw inhibuj¹cy antybiotyku zwi¹zanego kowalencyjnie w
warunkach testowych obserwowany jest w bezpo�rednim
kontakcie HA z bakteriami (RYS.2).
Reasumuj¹c: wykazano, ¿e immobilizacja gentamycyny na
no�nikach hydroksyapatytowych wi¹¿e siê z wystêpowa-
niem trzech typów oddzia³ywañ: biernej adsorpcji, si³ jono-
wych i wi¹zañ kowalencyjnych. Ilo�æ gentamycyny zwi¹za-
nej przez HA jest tym wiêksza, im ni¿sza jest temperatura
jego syntezy. Ilo�æ antybiotyku zwi¹zanej z HA jonowo jest
wyra�nie najwiêksza w przypadku modyfikacji no�nika ke-
ratyn¹. Modyfikowane hydroksyapatyty nie trac¹ swych
antybakteryjnych w³a�ciwo�ci po 4 miesi¹cach przechowy-
wania w temperaturze pokojowej.

Silanizowany 
Silanized 

Pokrywany keratyn¹ 
Keratin-sealed 

Nie modyfikowany (kontrola) 
Non-modified (control) 

No�nik 
Carrier 

A B C A B C A B C 

I 2,364 1,828 1,828 2,500 1,326 1,187 1,628 0,727 0,558 

II 1,478 1,026 1,026 2,458 1,639 1,577 1,136 0,404 0,392 

III 1,342 1,035 0,997 1,608 0,951 0,811 1,028 0,445 0,411 

IV 1,152 0,985 0,952 1,444 1,155 0,958 0,558 0,388 0,355 

V 1,384 1,040 0,915 1,532 0,920 0,645 0,348 0 0 

VI 0,928 0,570 0,501 0,232 0 0 0,226 0 0 

 TABELA II. Ilo�æ gentamycyny unieruchomionej
na modyfikowanych i kontrolnych no�nikach HA
(mg/g no�nika). A-ca³kowita; B-zwi¹zana jonowo
i kowalencyjnie; C-zwi¹zana kowalencyjnie.
TABLE II. Gentamicin amount immobilized on
modified and control HA carriers (mg/g carrier).
A-total;, B-ionically and covalently bound; C-
covalently bound.

C B A 

RYS.1 . Zdjêcia SEM (x2000) no�ników HA I (800oC)
silanizowanych (A) lub pokrywanych keratyn¹ (B)
ze zwi¹zan¹ gentamycyn¹. HA nieaktywowany
stanowi kontrolê (C).
FIG. 1. SEM photographs (x 2000) of HA carriers
silanized (A) or keratin-sealed (B) with
immobilized gentamicin. Non-activated HA I
(800oC) (C) serves as control.

Silanizowany 
Silanized 

Pokrywany 
keratyn¹ 

Keratin-sealed 

Nie 
modyfikowany 

(kontrola) 
Non-modified 

(control) 

No�nik 
Carrier 

A B A B A B 
I 33,5 19 34 22,5 32 24,5 
II 31 14 31 21 32 20 
III 29 11 28 18 29 14 
IV 25,5 12,5 30 19,5 25 0 
V 27 16 27 20,5 27 0 
VI 28,5 10 26 17 26 0 

 TABELA III. Strefy zahamowania wzrostu (w mm)
E. coli na p³ytkach z pod³o¿em Mueller-Hinton jako
efekt dzia³ania gentamycyny unieruchomionej na
no�nikach HA (50 mg). No�niki zawiera³y
gentamycynê ca³kowit¹ (A) i zwi¹zan¹ jonowo i
kowalencyjnie (B).
TABLE III. Zones of E. coli growth (mm) on Mueller-
Hinton agar plates as a function of gentamicin
immobilized on HA carriers (50 mg) activity. The
carriers contained the total gentamicin (A) and the
ionically and covalently bound (B).
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compared with control HA (FIG.1). However, the presence
of protein fibers is well visible on surface of keratin-sealed
hydroxyapatite.
The HA I carrier was stored for 4 months at room tempera-
ture in order to test the long-lasting antibacterial activity of
such modified hydroxyapatite. It was found that HA I re-
mained active against E. coli after this period; the most sig-
nificant antibacterial activity of this carrier is observed for
samples containing gentamicin bound via all three types of
interactions. Activity of ionically bound gentamicin was the
highest for keratin-sealed HA. In the experiment conditions,
the inhibiting effect of covalently bound antibiotic was ob-
served upon direct contact with bacterial cells (FIG.2).
To sum up: It was shown that gentamicin binds on hydroxya-
patite carriers due to appearance of three types of interac-
tions: passive adsorption, ionic interactions and covalent
bonds. Amount of gentamicin bound to HA is the higher,
the lower is temperature of HA synthesis. Amount of antibi-
otic ionically bound to HA is the highest in case of keratin-
sealed carrier. The modified hydroxyapatites retain their
antibacterial activities after 4 months of storage at room
temperature.

RYS. 2. Strefy zahamowania wzrostu E. coli na
p³ytkach z pod³o¿em Mueller-Hinton jako efekt
dzia³ania gentamycyny unieruchomionej na
no�niku HA I (50 mg) po 4 miesi¹cach
przechowywania w R/T. No�niki zawiera³y
gentamycyn¹ ca³kowit¹ (A), zwi¹zan¹ jonowo i
kowalencyjnie (B) oraz zwi¹zan¹ kowalencyjnie
(C). 1-HA silanizowany, 2-HA pokrywany keratyn¹,
3-HA nieaktywowany (kontrolny).
FIG. 2. Zones of E. coli growth inhibition on
Mueller-Hinton agar plates as a function of
gentamicin immobilized on HA I carrier (50 mg)
activity after 4 months of storage at R/T. The
carriers contained the total gentamicin (A),
ionically and covalently bound gentamicin (B) and
covalently bound gentamicin (C). 1-HA silanized,
2- HA keratin-sealed, 3-HA non-activated (control).
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NOVEL NANOPOLYMERS -
USEFUL DRUG CARRIERS FOR
MEDICAL APPLICATIONS
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[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),37-38]

Many synthetic and natural polymers were suggested
as materials in medical application particularly in tissue
engieering [1]. Some synthetic as well as natural polymers
were proposed also by Duncan and Kopeèek as drug carri-
ers in chemotherapy [2]. However it turned out that some of
these materials, e.g. polyhydroxybutyrate (PHB) produced
in bacterial cells, contain small amount of toxic proteins and
lipids (ca 2.5%) and can not be used in medical applica-
tions particularly as drug carriers [3].
Therefore, the excellent organic chemist, D. Seebach [4]
from Zurich, developed multistep condensation method of
(R)-3-hydrohybutyric acid syntheses yielding correspond-
ing polymer of PHB without any toxic ingredients. However,
the yields of such step by step polycondensation method
were low. We have developed novel type of anionic polym-
erization based on the ring-opening polymerization of b-
butyrolactone using specific catalyst and polar solvents as
dimethyl sulfoxide (DMSO) or dimethylformamide (DMF) as
shown  in the SCHEME 1.
This method we are able to produce nanopolymers of 3-
hydroxybutyric acid, which is non-toxic, well defined and
useful for medical applications [5].
 This approach is very useful particularly in the case of
modifications of anti-inflammatory drugs (NSAIDs). It turned
out that these novel patented by our group "tailor made"
nanopolymers of 3-hydroxybutyric acid can be used as drug
carriers of several non-steroidal, anti-inflammatory drugs
e.g. ibuprofen, aspirin etc.  The next step is reaction with
some classical anti-inflammatory and anticancer drugs. In

NOWE NANOPOLIMERY -
ZASTOSOWANIE JAKO NO�NIKI
LEKÓW W MEDYCYNIE

ZBIGNIEW JEDLIÑSKI

CENTRUM  CHEMII POLIMERÓW,   POLSKA AKADEMIA NAUK,
UL.  M. SK£ODOWSKIEJ-CURIE 34, 41-819 ZABRZE,
ZBIGNIEW.JEDLINSKI@SERVER.CCHP-PAN.ZAB

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),37-38]

Wiele syntetycznych i naturalnych polimerów proponuje
siê jako materia³y do zastosowañ w medycynie oraz w in-
¿ynierii tkankowej [1]. Duncan i Kopeèek zaproponowali jako
no�ników leków w chemoterapii [2] kilka syntetycznych jak
te¿ naturalnych polimerów. Jednak¿e okaza³o siê, ¿e wiele
naturalnych materia³ów polimerowych, np. polihydroksyma-
�lan (PHB) produkowany przez kolonie bakteryjne, zawie-

ra ma³e ilo�ci toksycznych protein i lipidów (ca 2.5%), i z
tych wzglêdów nie mog¹ byæ u¿yte w medycynie, w szcze-
gólno�ci jako no�niki leków [3].
Wybitny szwajcarski chemik organik D. Seebach [4] z Zury-
chu opracowa³ syntezê  polihydroksyma�lanu (PHB) stosu-
j¹c metodê stopniowej kondensacji kwasu (R)-3-hydroksy-
mas³owego. Jednak¿e metoda ta by³a czasoch³onna i ma³o
wydajna.

W naszym laboratorium opracowano nowy typ anionowej
polimeryzacji z otwarciem pier�cienia b-butyrolaktonu sto-
suj¹c nowy uk³ad katalityczny. W uk³adzie tym zastosowa-
no polarne rozpuszczalniki takie jak dimetylosulfotlenek

SCHEMAT 2.
SCHEME 2.
(where: Mt=Na, K; X = H, OH, n=3÷5 )
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SCHEME 1.
(where:  MtÅ = NaÅsolvent = DMSO, DMF)
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(DMSO) i dimetyloformamid (DMF) zdolne do aktywowania
anionów. Przebieg reakcji przedstawiono na SCHEMACIE
1.
T¹ metod¹ otrzymano nanopolimery kwasu 3-hydroksyma-
s³owego, które s¹ nietoksyczne, o za³o¿onej i dobrze zdefi-
niowanej strukturze, mog¹ce znale�æ zastosowanie  w
medycynie [5].
Nanopolimery  kwasu 3-hydroksymas³owego szczególnie
mog¹  bardzo u¿yteczne w przypadku zastosowania ich jako
no�ników niestesteroidowych leków przeciwzapalnych
(NLPZ). Opracowano metodê otrzymywania koniugatów
niesteroidowych leków przeciwzapalnych takich jak ibupro-
fen, aspiryna z nanopolikwasem 3-hydroksymas³owym. Na
SCHEMACIE 2 przedstawiono  syntezê koniugatu ibupro-
fenu z nanopolimerem kwasu 3-hydroksymas³owego.
Wyniki naszych badañ wykazuj¹, ¿e reakcja b-butyrolakto-
nu z ibuprofenem zachodzi z regioselektywnym otwarciem
pier�cienia laktonu i utworzeniem  wi¹zania chemicznego z
ibuprofenem.
Uprzednio produkowane leki z grupy koksibów, bêd¹ce in-
hibitorami cyklooksygenazy 2 (COX-2), takie jak Vioxx (ro-
fekoksib, produkowany przez Merck'a) i Bextra (valdekok-
sib, produkowany przez Pfizer'a) okaza³y siê silnie toksycz-
ne. Zosta³y one wycofane prze FDA (Food Drug Admini-
stration) ze wzglêdu na du¿e dzia³ania uboczne g³ównie
kardiotoksyczne, prowadz¹ce do �mierci pacjentów.
Stosuj¹c metody opracowane  w naszym laboratorium
mamy nadziejê zastosowaæ nietoksyczne  nanopoli(kwasy
3-hydroksymas³owe) jako no�niki leków.
Takie no�niki s¹ uniwersalne i mog¹ byæ wykorzystane jako
no�niki   niesteroidowych leków przeciwzapalnych (takich
jak ibuprofen, aspiryna etc.), cytostatyków i innych. Wyniki
badañ biologicznych in vitro na linach komórkowych i ba-
dañ in vivo na zwierzêtach modyfikowanych leków  nano-
polimerem s¹ bardzo obiecuj¹ce  i potwierdzaj¹  mo¿liwo�æ
ich zastosowania w medycynie.
Przedstawione metody otrzymywania nowych nanopolime-
rów i u¿ycie ich jako no�ników niesteroidowych leków prze-
ciwzapalnych mo¿e znale�æ praktyczne zastosowanie, po-
niewa¿ produkcja dwóch niesteroidowych leków przeciw-
zapalnych z grupy koksibów Bextr'y (Pfizer) i Vioxx'u (Merck),
inhibitorów COX-2, zosta³a w oparciu o decyzjê amerykañ-
skiej FDA wstrzymana.
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Wiele polimerów stosuje siê w systemach dostarczania
leków celem poprawienia skuteczno�ci dzia³ania, zmniej-
szenia dzia³añ ubocznych i toksyczno�ci,  a tak¿e popra-
wienie komfortu sposobu dawkowania w porównaniu z le-

the SCHEME 2 the reaction b-butyrolactone with ibuprofen
is presented.
 The results of the present study have revealed that in the
reaction of b-butyrolactone with ibuprofen the regioselective
ring opening and oligomerization of b-butyrolactone take
places and drug-polymer conjugates are formed.
 As you probably know anti-inflammatory drugs used as
COX-2 inhibitors e.g. Vioxx (produced by Merck) or Bextra
(produced by Pfizer) showed very strong side effects and
toxicity. Therefore their production has been cancelled ac-
cording to the decision of FDA (Food Drug Administration).
Using novel approach and novel drug carriers which were
discovered recently in our laboratory we hope to overcome
these difficulties using novel nanopolyhydroxybutyrate ac-
ids as drug carriers.
These carriers are very versatile and can be used with vari-
ous anti-inflammatory drugs such as ibuprofen, aspirin and
others well known anti-inflammatory drugs. The biochemi-
cal in vitro tests using various novel bacterial and in vivo
tests showed very promising novel results in medical treat-
ment employing these novel nanopolymers.
The methods of production of novel nanopolymers used as
anti-inflammatory drug carriers, particularly in oncology,
presented here are very important, because the production
of two anti-inflammatory drugs from the group of coxibs as
Bextra (produced by Pfizer) and Vioxx (produced by Merck)
as COX-2 inhibitors has been recently cancelled. There-
fore many attempts are underway to produce novel non-
toxic drug carriers for clinical testing.
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Many drug-polymer delivery systems have been pro-
posed offering improved efficacy, reduced toxicity and bet-
ter patient compliance compared with conventional admin-
istration forms of drugs. Various synthetic and natural poly-
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mers have been used in these systems [1,2]. However many
proposed polymer carriers are not biocompatible and not
biodegradable.
Looking for biodegradable and biocompatible no-toxic poly-
mers used in drug delivery systems (DDS) we performed
syntheses of non-toxic biocompatible nanopolymers of  3-
hydroxybutyrate containing few monomer units [3].
Several methods of drug modifications were studied in our
laboratory, and new drug-polymer conjugates containing
synthetic oligo(3-hydroxybutyrate) as polymeric carrier  were
synthesized. Special  attention has been paid to modifica-
tions  of  nonsteroidal anti-inflammatory drugs (NSAIDs).
The results of the present study have revealed that in the
reaction of b-butyrolactone with ibuprofen  the regioselective
ring opening and oligomerization of b-butyrolactone takes
place and drug-polymer conjugates are formed.
The structure of synthesized compounds was controlled by
GPC and confirmed by elemental analysis, 1H NMR, 13C
NMR,  ESI-MS, FT-IR spectra.
The obtained modified ibuprofen has shown prolonged ac-
tivity and lower toxicity than the drug (ibuprofen) itself. To
assess the chemopreventive potential of this novel com-
pound against colon cancer, the biological testing was per-
formed in vitro determining the viability of HT29 cell line
(colon  adenocarcinoma) and HCT116 (colon carcinoma)
by MTT assay. Further studies on the usefulness of the
modified ibuprofen for medical applications, including in vivo
tests are underway.
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Introduction

Austenitic stainless steel is one of the most frequently
used metallic biomaterials considering a good combination
of useful virtues, such as mechanical strength, ductility, fab-
rication response, corrosion resistance and cost effective-
ness [1]. However, it has been observed continuous devel-

kiem niezmodyfikowanym. Ró¿ne syntetyczne i naturalne
polimery mog¹ byæ u¿yte w tych systemach [1,2]. Jednak-
¿e wiele zaproponowanych no�ników polimerowych nie
spe³nia wymagañ, bo nie s¹ biokompatybilne i biodegrado-
walne oraz zawieraj¹ toksyczne domieszki.
Poszukuj¹c biodegradowalnych i biokompatybilnych nietok-
sycznych polimerów, mog¹cych znale�æ zastosowanie w
systemach dostarczania leków (DDS), opracowano synte-
zê nietoksycznego biokompatybilnego nanopolimeru kwa-
su 3-hydroksymas³owego zawieraj¹cego kilka merów w ³añ-
cuchu polimerowym [3].
W naszym laboratorium opracowano kilka metod modyfi-
kacji leków polimerami, otrzymuj¹c koniugaty lek-polimer
zawieraj¹ce syntetyczny nanopoli(kwas 3-hydroksymas³o-
wy) jako no�nik polimerowy. Szczególn¹ uwagê zwrócono
na modyfikacjê niesteroidowych leków przeciwzapalnych
(NLPZ). Przeprowadzone  badania wykaza³y, ¿e reakcja b-
butyrolaktonu z ibuprofenem zachodzi z regioselektywnym
otwarciem pier�cienia laktonu i polimeryzac¹  b-butyrolak-
tonu z utworzeniem koniugatu lek-polimer.
Struktura otrzymanych koniugatów ibuprofenu z nanopo-
li(kwasem 3-hydroksymas³owym) by³a badana nastêpuj¹-
cymi metodami: chromatografi¹ ¿elow¹ (GPC), magnetycz-
nym rezonansem j¹drowym (1H NMR,  13C NMR), spek-
trometri¹ masow¹ (ESI-MS) i spektroskopi¹ w podczerwie-
ni (FT-IR).
Badania biologiczne wykaza³y, ¿e  zmodyfikowany ibupro-
fen nanopoli(kwasem 3-hydroksymas³owym) wykaza³ ni¿-
sz¹ toksyczno�æ ni¿ czysty lek. W³a�ciwo�ci chemoprewen-
cyjne  otrzymanych koniugatów ibuprofenu z nanopoli(kwa-
sem 3-hydroksymas³owm) okre�lano metod¹ in vitro bada-
j¹c proliferacjê  linii komórkowych HT29 (ludzki gruczola-
korak jelita grubego) i HCT116 (ludzki rak jelita grubego)
stosuj¹c test MTT . Dalsze badania   przydatno�ci zmodyfi-
kowanego nasz¹ metod¹ ibuprofenu w  medycynie s¹ w
toku, obecnie s¹ prowadzone badania in vivo.
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Wprowadzenie

Stale austenityczne nale¿¹ do grupy najczê�ciej stosowa-
nych biomateria³ów metalicznych ze wzglêdu na po³¹cze-
nie wielu cech, decyduj¹cych o u¿yteczno�ci: dobrych w³a-
�ciwo�ci mechanicznych, plastyczno�ci, ³atwo�ci obróbki z
dobr¹ odporno�ci¹ korozyjn¹ i nisk¹ cen¹ [1]. Tym niemniej
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obserwuje siê ci¹g³y rozwój badañ, maj¹cych na celu po-
prawê w³a�ciwo�ci materia³ów implantacyjnych [2].
Jednym ze sposobów modyfikacji jest zastosowanie mate-
ria³u kompozytowego o korzystnych w³a�ciwo�ciach u¿yt-
kowych. W pracy przedstawiono wyniki badañ struktury i
wybranych w³a�ciwo�ci mechanicznych materia³ów kompo-
zytowych na bazie stali austenitycznej 316L z dodatkiem
pirofosforanu wapnia. Wyboru modyfikatora dokonano na
podstawie wcze�niejszych badañ modelowych [3,4].

Materia³y i metodyka badañ

Badano materia³y kompozytowe na bazie spieków z
proszków stali implantacyjnej 316L z dodatkiem pirofosfo-
ranu wapnia. Przygotowano kompozyty z 5, 10 i 15% objê-
to�ciowym udzia³em modyfikatora. Materia³y wykonano
metod¹ MP. Proces technologiczny obejmowa³ prasowa-
nie jednostronne i spiekanie. Warto�ci nacisków przy pra-
sowaniu wynosi³y 600MPa. Spiekanie prowadzono w tem-
peraturze 1150oC w atmosferze argonu.
Badano wp³yw zawarto�ci modyfikatora na strukturê i w³a-
�ciwo�ci mechaniczne otrzymanych kompozytów. Zg³ady
trawiono uniwersalnym odczynnikiem do stali austenitycz-
nych. Obserwacje mikrostruktur przeprowadzono na elek-
tronowym mikroskopie skaningowym HITACH S-3000N, z
analizatorem sk³adu chemicznego EDS - VANTAGE firmy
NORAN. Ocenê w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowych przepro-
wadzono podczas próby �ciskania statycznego na maszy-
nie wytrzyma³o�ciowej INSTRON 8502.

Wyniki badañ i dyskusja
Mikrostruktury badanych materia³ów przedstawiono na

RYS.1 i 2. Na obrazie mikroskopowym czystego spieku z
proszku stali 316L widoczne s¹ ziarna austenitu i nieliczne
pory.
Natomiast w strukturze kompozytu na bazie stali 316L z
dodatkiem pirofosforanu wapnia mo¿na zaobserwowaæ
znaczne zmiany, powsta³e wskutek oddzia³ywania sk³adni-
ków stopowych podczas procesu spiekania. Oprócz ziarn
metalicznej osnowy kompozytu i modyfikatora w porach
spieku widoczne s¹ wydzielenia nowych faz, zarówno na
granicach jak te¿ w obrêbie ziarn austenitu. Przy czym wraz
ze wzrostem udzia³u objêto�ciowego dodatku Ca2P2O7 wzro-
s³a ilo�æ wydzieleñ faz w strukturze kompozytu. Sk³ad che-
miczny poszczególnych faz dla spieku z 15% dodatkiem
modyfikatora zestawiono w TABELI 1. Na RYS.3 pokazano
porównawcze spektrogramy dla spieku niemodyfikowane-
go oraz osnowy kompozytu z 15% zawarto�ci¹ pirofosfora-
nu wapnia. Natomiast na kolejnym rysunku - przyk³adowe
wyniki mikroanalizy rentgenowskiej dla zidentyfikowanych
faz. Analiza przedstawionych spektrogramów (RYS.4) oraz
rozmieszczenia pierwiastków  stopowych na powierzchni
zg³adu próbek kompozytowych (RYS.5) wskazuje, ¿e pod-

opment of researches directed on improving of implant
materials properties [2].
One of the modification way is usage of composite materi-
als with good utilitarian properties. The paper presents re-
search results of structure and mechanical properties of
composite materials based on the ausenitic steel 316L with
calcium pyrophosphate. The modifying addition was cho-
sen on the base of earlier model researches [2,3].
Materials and research methods
The sintered composite on the base of 316L stainless steel
with addition of calcium pyrophosphate have been re-
searched. Composite materials characterized by the
Ca2P2O7 volume fraction of 5, 10 and 15% were fabricated.
Materials were produced with the usage of powder metal-
lurgy method. The technological process comprised cold
pressing by the pressure of 500 MPa and sintering under
the argon atmosphere at the temperature of 1150°C for 1 h.
The specimens were cooled down naturally to the abient
temperature inside the furnance.
The influence of additions on condensation and the struc-
ture of acquired materials as well as their mechanical prop-
erties were researched. Microstructures etched with the
universal reagent for austenitic steel have been observed
in scanning electron microscope HITACHI S-3000N with
an X-ray microanalyser VANTAGE. Microhardness was
evaluated by the usage of Vickers Hanneman method on
the microscope Neophot 21. The yield strenght was deter-
mined in static compressing test in an universal testing
machine INSTRON 8502.

The results of research and discussion
Microstructures of obtained materials are presented on

FIG.1 and 2. There are shown austenite grains and pores
on the picture of nonmodified sintered steel 316L. However,
in structure of composite materials are observed significant
changes, obtained as a consequence of interaction of al-
loying components during sintering. Besides of metallic base
matrix and calcium pyrophosphate in pores there are vis-
ible the precipitates of new phases on the grain boundaries
as well as inside the grains. It might be noticed that precipi-
tates amount risen with the Ca2P2O7 volume fraction. The
chemical conteins of identified phases for the composite
with 15% addition are compared in TABLE 1. On  FIG.3 are
shown comparative spectrograms for nonmodified steel and

316 L 316 L+5% 316 L+10% 316 L+15% 

RYS. 1. Wp³yw zawarto�ci pirofosforanu wapnia
na zagêszczalno�æ spieków ze stali 316L .
FIG. 1. The influence of calcium pyrophosphate
volume fraction on compactibility of 316L steel
based composite.

 

RYS. 2. Mikrostruktura kompozytu ze stali 316L z
10% dodatkiem Ca2P2O7, SEM, 2000x.
FIG. 2. The microstructure of 316L steel based
composite with 10% addition of Ca2P2O7, SEM,
2000x.
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czas spiekania zachodzi³y intensywne procesy dyfuzji pier-
wiastków stopowych w stali oraz dodatków modyfikatora.
Zawarto�æ chromu w ziarnach stali obni¿y³a siê na skutek
tzw. utleniania wewnêtrznego (TABLE 1). Natomiast na gra-
nicach ziarn mo¿na zauwa¿yæ lamelarne wydzielenia tlen-

ku chromu - faza oznaczona jako d (RYS.2a i RYS.5Cr).
Analogiczne zmiany mo¿na zaobserwowaæ w przypadku
krzemu - zmniejszenie zawarto�ci Si w austenicie zwi¹za-
ne jest z pojawieniem wydzieleñ tlenkowych w obrêbie ziarn
austenitu (g³ównie tlenek krzemu i wapnia - faza e: TABE-
LA 1, RYS.4c). Nast¹pi³a tak¿e ca³kowita dyfuzja fosforu z
obszaru porów. Czê�æ fosforu uleg³a rozpuszczeniu w au-
stenicie. Analiza porównawcza spektrogramów bazowej stali
316L i austenitu w kompozycie wyra�nie wskazuje na obec-
no�æ fosforu w roztworze sta³ym (RYS.3). Ponadto w kom-
pozytach o du¿ym udziale modyfikatora pojawi³y siê eutek-
tyki fosforowe na granicach ziarn (RYS.2b, RYS.5P). �wiad-
czy to o udziale fazy ciek³ej w procesie spiekania, co jest
mo¿liwe ze wzglêdu na du¿¹ zawarto�æ niklu w stali [5].

RYS. 3. Porównanie spektrogamów stali 316L oraz
osnowy kompozytu 316L+15%Ca2P2O7.
FIG. 3. The comparison of spectrograms of 316L

 316L g b d e 

Fe 68,51 68,89 34,94 1,84 4,30 

Cr 17,22 13,85 30,12 47,36 4,64 

Ni 11,39 12,88 4,93 0,24 0,91 

Mo 2,03 0,00 10,90 0,56 1,00 

Si 0,86 0,09 0,83 0,00 18,75 

Mn 0,00 0,06 0,00 0,21 1,05 

Ca 0,00 2,73 0,57 0,10 19,49 

P - 1,49 17,71 0,70 0,91 

O - - - 49,00 48,95 

TABELA 1. Sk³ad chemiczny faz wystêpuj¹cych
w strukturze kompozytu 316L+15%Ca2P2O7.
TABLE 1. Chemical composition in wt. % of the
phases presented in the structure of composite
316L+15% Ca2P2O7.

RYS. 4. Wyniki mikroanalizy rentgenowskiej faz
w kompozycie316L z 15% dodatkiem Ca2P2O7.
FIG. 4. Results of X-ray microanalysis of phases
in composite 316L with 15% addition of Ca2P2O7.

Fe Cr O

P

P

Fe Cr Ca O P 

RYS. 5. Rozmieszczenie pierwiastków stopowych
na powierzchni kompozytu 316L z 15% dodatkiem
Ca2P2O7.
FIG. 5. Distribution of elements on the surface of
composite 316L with 15% addition of Ca2P2O7.
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RYS. 6. Wp³yw zawarto�ci pirofosforanu wapnia
na mikrotwardo�æ kompozytów na bazie stali 316L
FIG. 6. The influece of calcium pyrophosphate
volume fraction on microhardness of 316L steel
based composite.
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 Jak mo¿na przypuszczaæ, tak istotne zmiany w strukturze
spieków kompozytowych powinny mieæ równie¿ du¿y wp³yw
na ich w³a�ciwo�ci mechaniczne. Na RYS. 6 i 7 przedsta-
wiono warto�ci odpowiednio mikrotwardo�ci i umownej gra-
nicy plastyczno�ci Rc0,2 badanych materia³ów. Mo¿na za-
uwa¿yæ znacz¹cy wzrost w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowych
w przypadku kompozytów o 10 i 15% zawarto�ci pirofosfo-
ranu wapnia. Przyczyn¹ tak du¿ego umocnienia materia³u
jest prawdopodobnie zwiêkszona zawarto�æ fosforu w au-
stenicie oraz obecno�æ eutektyki fosforowej. Takie w³a�ci-
wo�ci powinny zapewniæ otrzymanym kompozytom dobr¹
odporno�æ na �cieranie.

Wnioski

W wyniku zastosowanych parametrów spiekania kom-
pozytu na bazie stali 316L z dodatkiem pirofosforanu wap-
nia w strukturze wyst¹pi³y istotne zmiany w porównaniu ze
stopem bazowym. Na skutek intensywnej dyfuzji pierwiast-
ków stopowych nast¹pi³a segregacja sk³adników i pojawi³y
siê nowe fazy. Zmiany strukturalne, szczególnie rozpusz-
czenie fosforu w austenicie oraz powstanie eutektyki fosfo-
rowej wp³ynê³y równie¿ na w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowe
materia³ów. Szczególnie w przypadku kompozytów z 10 i
15% dodatkiem Ca2P2O7 uzyskano znaczny wzrost warto-
�ci mikrotwardo�ci i granicy plastyczno�ci w porównaniu z
niemodyfikowan¹ stl¹ 316L.

Podziêkowania

Praca finansowana przez Ministra Nauki i Informatyzacji
w ramach projektu KBN nr PBZ-082/T08/2002.

the metallic matrix of composite with 15% addition Ca2P2O7,
while on FIG.4 there are presented results of X-ray
microanalysis of new phases. The analysis of presented
spectrograms and the distribution of main elements on the
surface of  composite specimens indicated that the diffu-
sion of alloying elements has occurred during sintering proc-
ess.
The chromium volume in steel grains decreased in conse-
quence of internal oxidation (TABLE 1). However, it has
been observed lamelar precipitates of chromium oxide -
phase marked as d (FIG.2a, FIG.5Cr) on the boundaries of
steel grains. Analogous changes could be observed in the
case of silicium - reduction of Si contain in austenite was
brought about appearance of oxide precipitates inside the
austenite grains (mainly silicium and calcium oxide - the e-
phase: TABLE 1, FIG.4c). There has occurred the com-
plete diffusion of  phosphorus from pores. The main vol-
ume of phosphorus has dissolved in austenite (TABLE 1).
The comparative spectrogram analysis of basic 316L steel
and austenite in composite material visibly shown the at-
tendance of phosphorus in solid solution g (FIG.3). Moreo-
ver there appeared phosphide eutectics on the grain bounda-
ries (FIG.2b, FIG.5P). It meant that the sintering process
proceeded with a share of liquid phase. It is possible con-
sidering the big content of nickel [4]
Such significant changes in the structure of composite ma-
terials should have a big influence on mechanical proper-
ties. On the figure 6 and 7 there are presented values of
microhardness and yield strength Rc0,2 of obtained materi-
als. It might be noticed increase of mechanical properties
of composite with 10 and 15% addition of calcium pyro-
phosphate. The reason of such great strengthening of ma-
terial were probably the enlarged content of phosphorus in
austenite and the attendance of phosphide eutectic. Those
composites should be characterized with a good wear re-
sistance.

Conclusion

In the structure of composite based on 316L stainless
steel with addition of calcium pyrophosphate there were ob-
served significant changes in comparison to the basic alloy
as the result of chosen sintering parameters. The intensive
diffusion of main alloying elements brought the segregation
of components and appearance of new phases. The struc-
tural changes, particullarly the solution of phosphorus in
austenite and attendance of phosphide eutectics had an
effect on mechanical properties of materials. The
microhardness and yield strangth values increased consid-
erably in the case of composite with 10 and 15% of Ca2P2O7

in comparison to nonmodified steel.
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RYS. 7. Wp³yw zawarto�ci pirofosforanu wapnia
na warto�æ umownej granicy plastyczno�ci Re0,2
kompozytów na bazie stali 316L.
FIG. 7. The influece of  calcium pyrophosphate
volume fraction on yield strenght Re0,2 of 316L
steel based composite.
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THE CHARACTERISTICS OF
POROUS SINTERED COMPACTS
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Introduction

Metal-on-metal bearing systems for hip joint replacement
have been used for decades. However, the failure cases
and danger of wear during friction of elements made of the
same metal have brought about the necessity of further re-
searches in area of new materials as well as the analysis of
friction mechanisms in artificial joints [1,2]. This has led to
investigations as to reconstruct the working conditions in
natural joints with their low friction coefficient, functionality
and reliability. Apart from the development of biomedical
knowledge of joint cartilage misrostructure and synowial liq-
uid properties there has evolved the theoretical description
of friction mechanisms in natural joints: from Jones' and
Higgins' model of elastohydrodynamic lubricaton to specifi-
cations wich have given consideration to the reactions be-
tween joint cartilage and synovial fluid (e.g. "weeping
lubricatin" lub "boosted lubrication") [3]. There were ap-
peared ideas to apply this knowledge for materials and
consruction of artificial joints, e.g. by the modification of PE-
bearing surface due to obtain a porous layer for saturating
with simulated body fluid (SBF) [4]. As result there was got
considerable lowering of resistance to motion. However,
modification of PE causes change of geometry of artificial
bearing. Poor mechanical properties of PE, additionally low-
ered by the modification, do not ensure durability of such
joint.
In Bialystok Technical University is developed a conception
of self-lubricating friction pair for hip joint endoprostheses,
made of implant alloys and saturated with SBF [5]. The sub-
ject of this work was to produce porous materials on the
base of 316L steel and to investigate their tribological prop-
erties.

Materials and methods

The sintered compacts made of the 316 stainless steel
powder (SANDVIK METNINOX STEEL LTD) have been in-
vestigated. Due to obtain the great volue of open porosity
there have been used powders with the particle size distri-
bution of 125-250 mm. Materials were produced with the
usage of powder metallurgy method.  The powder was an-
nealed in vacuum at the temperature of 950°C for 2 h be-
fore the process. After compaction at the pressure of 200,
400 and 600 MPa the specimens were sintered in vacuum
at the temperature of 1150°C for 1 h.
The influence of pressing pressure on the structure of ac-
quired materials as well as their mechanical and tribological
properties were researched. The whole porosity was de-
scribed through the usage of weight method while the volue
of open porosity - by the gas pycnometer Accu Pyc 1330.
The yield strenght was determined in static compressing

CHARAKTERYSTYKA SPIEKÓW
POROWATYCH ZE STALI 316L
NA PANEWKI ENDOPROTEZ
STAWOW

MA£GORZATA GR¥DZKA-DAHLKE, JAN R. D¥BROWSKI

WYDZIA£ MECHANICZNY,
POLITECHNIKA BIA£OSTOCKA W BIA£YMSTOKU

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),43-45]

Wprowadzenie

Endoprotezy stawów biodrowych typu metal/metal s¹
stosowane od dziesi¹tków lat. Jednak przypadki niepowo-
dzeñ oraz niebezpieczeñstwo zu¿ycia podczas wspó³pracy
elementów metalowych powoduj¹ konieczno�æ dalszych
poszukiwañ w zakresie rozwoju nowych materia³ów i anali-
zy mechanizmów tarcia w sztucznych stawach [1,2]. Poja-
wiaj¹ siê badania nad mo¿liwo�ci¹ odtworzenia warunków
pracy w naturalnych stawach z ich niskim wspó³czynni-
kiem tarcia, funkcjonalno�ci¹ i niezawodno�ci¹. Równole-
gle z rozwojem wiedzy biomedycznej na temat mikrostruk-
tury chrz¹stki stawowej i w³a�ciwo�ci cieczy synowialnej,
ewoluowa³ teoretyczny opis mechanizmów tarcia w natu-
ralnych stawach: od zastosowania hydrodynamicznej teorii
smarowania Reynoldsa, przez model elastohyrdodynamicz-
nego smarowania Jonesa i Higginsa do opisów, uwzglêd-
niaj¹cych oddzia³ywanie chrz¹stki stawowej i cieczy syno-
wialnej pod wp³ywem obci¹¿enia (np. "weeping lubricatin"
lub "boosted lubrication") [3]. By³y próby zastosowania tej
wiedzy do uzyskania materia³ów na panewki stawów, m.in.
wytworzenia warstwy porowatej na powierzchni panewki
polietylenowej i nasycenia jej sztuczn¹ ciecz¹ synowialn¹
(SBF) [4]. W rezultacie uzyskano znaczne obni¿enie opo-
rów ruchu, jednak modyfikacja polietylenu powoduje zmia-
nê geometrii sztucznego ³o¿yska. Niezbyt wysokie w³a�ci-
wo�ci mechaniczne PE, dodatkowo zmniejszone przez
modyfikacjê, nie zapewniaj¹ trwa³o�ci takiego po³¹czenia.
Pojawi³a siê koncepcja opracowania ³o¿yska samosmarne-
go na bazie stopów implantacyjnych nas¹czonego SBF [5].
Celem niniejszej pracy by³o otrzymanie materia³ów poro-
watych na bazie stali 316L i  ocena ich w³a�ciwo�ci tarcio-
wych.

Materia³y i metodyka badañ

Badano spieki porowate, otrzymane z proszków stali
316L (SANDVIK METNINOX STEEL LTD). Celem uzyska-
nia du¿ej porowato�ci otwartej do przygotowania spieków
u¿yto proszki o wielko�ci ziarn 125÷250 µm. Próbki do ba-
dañ wykonano metod¹ metalurgii proszków.
Proszek bazowy stali 316L poddano wy¿arzaniu w tempe-
raturze 950°C w czasie 2 godzin w pró¿ni. Proces praso-
wania proszków przeprowadzono na jednoosiowej prasie
hydraulicznej  przy  naciskach  jednostkowych 200, 400 i
600 MPa. Wypraski spiekano w temperaturze 1150°C w
czasie 1 godz. w pró¿ni.
Badano wp³yw ci�nienia prasowania na strukturê, w³a�ci-
wo�ci mechaniczne i tribologiczne otrzymanych materia³ów
porowatych. Porowato�æ ca³kowit¹ spieków okre�lano me-
tod¹ wagow¹, natomiast wielko�æ porowato�ci otwartej -
przy pomocy piknometru gazowego Accu Pyc 1330. Ocenê
w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowych przeprowadzono podczas
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próby �ciskania statycznego na maszynie wytrzyma³o�cio-
wej INSTRON 8502.
Badania tribologiczne wykonano na symulatorze tarcia sta-
wu biodrowego w Katedrze Materia³oznawstwa Politechni-
ki Bia³ostockiej. Umo¿liwia on odwzorowanie dynamiki ob-
ci¹¿eñ, jakim poddawane s¹ materia³y w elementach tr¹-
cych sztucznych stawów (ruch cyklicznie zmienny z ma³y-
mi prêdko�ciami oraz zmienne naciski). Badano skojarze-
nie: pier�cieñ-tarcza przy ruchu obrotowo-rewersyjnym.
Czêstotliwo�æ ruchu wynosi³a 1 Hz, maksymalna prêdko�æ
po�lizgu - vp max=0,018 m/s. Obci¹¿enie zadawane by³o w
sposób sinusoidalny. Maksymalna warto�æ nacisków jed-
nostkowych p=8 MPa. Przeciwpróbka w kszta³cie pier�cie-
nia wykonana by³a z litej stali 316L. Badania przeprowa-
dzono w �rodowisku 2% roztworu karboksymetylocelulozy
(KCM) w temperaturze pokojowej. Próbki porowate przed
badaniami tarciowymi by³y nas¹czane ciecz¹ robocz¹ w
suszarce pró¿niowej. Czas trwania pojedynczego pomiaru
wynosi³ 240min.

Wyniki badañ i dyskusja
Wyniki badañ wskazuj¹ na zdecydowany wp³yw ci�nie-

nia prasowania na porowato�æ i w³a�ciwo�ci wytrzyma³o-
�ciowe otrzymanych spieków (RYS.1 i 2). Przy porowato-
�ci ca³kowitej w przedziale 26-41% udzia³ porów zamkniê-
tych, nieistotnych z punktu widzenia warunków smarowa-
nia, wynosi ok. 3-7%.

Na RYS.3 przedstawiono wyniki porównawczych badañ
tarciowych. Jak widaæ, tarcie w przypadku stali litej mia³o
niestabilny charakter. Natomiast zastosowanie materia³ów
porowatych na jeden z elementów pary tr¹cej spowodowa-
³o stabilizacjê procesu i obni¿enie oporów ruchu, co �wiad-
czy o korzystnym wp³ywie porowato�ci na warunki smaro-
wania w uk³adzie tarciowym. W rezultacie uzyskano znacz-
ne zmniejszenie wielko�ci zu¿ycia materia³ów, mierzonego
na tribometrze przez zmianê szczeliny roboczej od 0,51 mm
dla stali litej do 0,012 mm w przypadku materia³ów porowa-
tych (RYS.4).
  Mikroskopowa analiza �ladów tarcia badanych próbek
potwierdza ró¿ny mechanizm tarcia i zu¿ycia w przypadku
litej stali 316L oraz materia³ów porowatych. Na RYS.5 a,b,c
pokazano powierzchnie spieków o porowato�ci odpowied-
nio: 41, 33 i 26% po 4-godzinnnym cyklu badañ tarciowych.
Pomiêdzy odkszta³conymi i startymi ziarnami widoczne s¹
pory, co �wiadczy, ¿e ciecz smarowa mog³a wydostawaæ
siê z porów materia³u do szczeliny roboczej. Mo¿na zauwa-
¿yæ, ¿e powierzchnia kontaktu w przypadku spieku o naj-

tests in an universal testing machine INSTRON 8502. The
tribological tests were performed with a simulator of hip joint.
The simulator imitates load dynamics in real joint. A recip-
rocating ring-on-disc system was used with a frequency of
1Hz. The rings were loaded along their axis (maximum con-
tact pressure pmax=8MPa). Friction 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 (2%
water solution of carboxymethylcellulose). The porous speci-
mens have been saturated with the lubricant in the vacuum
drying chamber.

Results and discussion

The research results have shown the emphatic influence
of pressing pressure on porosity as well as mechanical prop-
erties of sintered compacts (FIG.1,2). The volue of closed
prosity was insignificant (about 3-7%).

The results of comparative tribological tests have been pre-

sented on the FIG.3. In the case of nonporous steel the
friction process was unsteady. However, the usage of po-
rous material for one of elements of friction pair have stabi-
lized the process and have decreased friction coefficient. It
might be explained by the favourable influence of porosity
on lubricant conditions in tribological system.
Microscopic analysis of friction tracks has confirmed differ-
ent mechanism of firction and wear in case of porous and
nonporous materials. On the FIG.5 a,b,c it has been shown
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RYS. 1. Wp³yw ci�nienia prasowania na
porowato�æ spieków.
FIG. 1. The influence of pressing pressure on
porosity of sintered metal.
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RYS. 2. Wp³yw ci�nienia prasowania na warto�æ
granicy plastyczno�ci materia³ów porowatych.
FIG. 2. The influence of pressing pressure on yield
strength Re0,2 results of porous materials.
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RYS. 3. Wp³yw porowato�ci spieku na warto�ci
wspó³czynników tarcia.
FIG. 3. The influence of porosity of sintered
material on friction coefficient.
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topography of surfaces of investigated materials with po-
rosity as follows 41, 33 and 26 after 4-hours long tribological
tests. Between deformed and worn steel grains there were
visible pores what has shown that lubricating liquid had been
able to move from pores to the working interspace (FIG.5a).
It could be noticed that contact surface, in case of the bigest
porosity, is quite smooth. It has confirmed good lubricating
conditions during friction of this specimen. However, on
sintered compacts with smaller porosity there have been
visible directed scratches showing abrasive mechanism of
wear (FIG.5b,c). In case of nonporous specimen wear
mechanism was quite different. On FIG.5d it has been shown
adhesive wear, specific in contact of elements made of the
same material, especially in conditions of high pressure
values and low sliding speed.

Conclusion

Powder metallurgy offers interesting technological solu-
tions in the range of new implant materials acquiring. On
the ground of obtained results it can be declared that the
using of porous material has quite changed the friction and
wear mechanism in the model system and caused decrease
of resistace to motion and wear loss.
Comparison of mechanical and tribological inveestigations
has indicated the sense od purpose to use materials with
the porosity gradient due to compliance with biofunctionality
demands.
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wiêkszej porowato�ci (RYS.5a) jest dosyæ g³adka. Potwier-
dza to dobre warunki smarowania podczas tarcia tej prób-
ki. Natomiast na próbkach o mniejszej porowato�ci widocz-
ne s¹ ukierunkowane rysy, �wiadcz¹ce o udziale �ciernego
mechanizmu zu¿ycia - wzrastaj¹cym wraz ze wzrostem
gêsto�ci materia³u (RYS.5b,c). Mog¹ byæ spowodowane
�ciernym oddzia³ywaniem produktów zu¿ycia, znajduj¹cych
siê w strefie kontaktu. W przypadku próbki nieporowatej me-
chanizm zu¿ycia by³ zupe³nie inny. Na rysunku 5d widaæ,
¿e dominowa³o zu¿ycie adhezyjne, charakterystyczne w
przypadku wspó³pracy elementów wykonanych z tego sa-
mego materia³u, szczególnie w warunkach du¿ych nacisków
jednostkowych i ma³ych prêdko�ci �lizgania.

Wnioski

Metalurgia proszków oferuje interesuj¹ce rozwi¹zania tech-
nologiczne w zakresie otrzymywania nowych materia³ów
implantacyjnych. Wyniki badañ pokazuj¹, ¿e zastosowanie
materia³u porowatego zmienia ca³kowicie mechanizm tar-
cia i zu¿ycia w modelowym po³¹czeniu, powoduj¹c zmniej-
szenie oporów ruchu i zu¿ycie materia³ów.
Porównanie wyników badañ wytrzyma³o�ciowych i tribolo-
gicznych wskazuje na celowo�æ stosowania materia³ów z
gradientem porowato�ci dla zapewnienia wymogów biofunk-
cjonalno�ci.
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RYS. 5. Mikroskopowy obraz �ladów tarcia
badanych próbek (SEM, 200x): a) spiek o
porowato�ci 41%, b) spiek o porowato�ci 33%, c)
spiek o porowato�ci 26%, d) lita stal 316L.
FIG. 5. SEM image of surface of porous specimens
after tribological tests (200x): a) 41% porosity, b)
33% porosity, c) 26% porosity, d) nonporous
sample.

RYS. 4. Zmiany szczeliny roboczej w uk³adzie
tarcia wskutek zu¿ycia: a) próbka - lita stal 316L,
b) próbka - spiek porowaty (e=33%).
FIG. 4. The changes of working interspace in
tribological system through wear: a) sample -
nonporous steel 316L, b) sample - porous steel
316 (e=33%).
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Streszczenie

Celem niniejszej pracy by³o przeprowadzenie sze-
regu modyfikacji powierzchni zwiêkszaj¹cych adhe-
zjê komórek do materia³u oraz okre�lenie ich wp³ywu
na w³a�ciwo�ci powierzchni litego tytanu. Zakres pra-
cy obejmowa³: obserwacjê zmian topografii powierzch-
ni przy u¿yciu skaningowego mikroskopu elektrono-
wego; pomiary chropowato�ci powierzchni; pomiary
k¹ta zwil¿ania oraz badania odporno�ci korozyjnej.
Stwierdzono, ¿e przeprowadzone modyfikacje nie-
znacznie zmieniaj¹ topografiê powierzchni, powodu-
j¹c wzrost jej rozwiniêcia. Modyfikowane powierzch-
nie zachowuj¹ hydrofilowy charakter i odznaczaj¹ siê
zwiêkszon¹ odporno�ci¹ korozyjn¹.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),46-49]

Wprowadzenie

W³a�ciwo�ci, które wyró¿niaj¹ tytan spo�ród innych ma-
teria³ów to du¿a odporno�æ na korozjê w ró¿nych �rodowi-
skach oraz ma³a gêsto�æ 4,5g/cm3. Ponadto tytan jest ma-
teria³em niemagnetycznym, o wysokiej temperaturze top-
nienia, ma³ym wspó³czynniku rozszerzalno�ci cieplnej i
przede wszystkim wysokiej obojêtno�ci biologicznej. W³a-
�ciwo�ci te spowodowa³y, ¿e tytan sta³ siê wa¿nym mate-
ria³em dla medycyny. Jest to doskona³y biomateria³, z któ-
rego wykonuje siê ró¿nego rodzaju implanty, narzêdzia
chirurgiczne, a tak¿e w postaci siateczek jest wykorzysty-
wany jako rusztowanie dla ¿ywych komórek i stosowany w
in¿ynierii tkankowej. Z punktu widzenia in¿ynierii tkanko-
wej podstawowe znaczenie ma stan powierzchni, jej sk³ad
chemiczny i topografia.
Podstawowym parametrem opisuj¹cym powierzchniê jest
jej chropowato�æ. Zaobserwowano [1], ¿e wzrost chropo-
wato�ci jest korzystny dla rozwoju komórek kostnych, co
zapewnia lepsz¹ integracjê wszczepu z ko�ci¹. Komórki
reaguj¹ na zmiany chropowato�ci wynosz¹ce nawet
0,60µm, a powierzchnie wykazuj¹ce siê wiêksz¹ chropo-
wato�ci¹ maj¹ charakter bardziej hydrofilowy [2]. Jedn¹ z
cech tytanu jest zdolno�æ do samopasywacji. Tworz¹ca siê
na powierzchni warstwa tlenków zapewnia jej charakter
hydrofilowy, co sprzyja wzrostowi komórek, poniewa¿ wy-
kazuje ona powinowactwo do wody, tworz¹c wi¹zania wo-
dorowe [3]. Udowodniono tak¿e, ¿e naniesienie cienkiej
warstwy hydroksyapatytu korzystnie wp³ywa na rozwój ko-
mórek kostnych [4], a trawienie w roztworze "pirania" po-
woduj¹ce uzyskanie porowatej powierzchni (w skali nano),
polepsza adhezjê i migracjê osteoblastów [5].
Celem niniejszej pracy by³o przeprowadzenie szeregu mo-
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ON THE PROPERTIES OF
TITANIUM SURFACE
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Abstract

The aim of this work was to carry out various sur-
face modifications which improve cell adhesion and
to determine their influence on the properties of tita-
nium surface. The research included: SEM observa-
tions of surface topography, roughness and contact
angle measurements and corrosion resistance study.
It was found that the applied modifications only slightly
change the surface topography and lead to a slight
increase of surface roughness. All modified surfaces
are hydrophilic and reveal improved corrosion resist-
ance.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),46-49]

Introduction

Such properties as: high corrosion resistance in various
environments and low density (4,5 g/cm3) distinguish tita-
nium among other metallic materials. In addition, titanium
is nonmagnetic; it exhibits high melting temperature, low
coefficient of thermal expansion and, in particular, high bio-
logical inertness. Due to these properties titanium is used
in biomedical applications as material for implants and sur-
gical tools. In recent years, titanium in the form of meshes
was used in tissue engineering as a scaffold for living cells.
From this point of view, the properties of surface, its chemi-
cal composition and topography play a crucial role.
One of the main parameters describing the surface is its
roughness. It was observed [1] that an increase of surface
roughness is beneficial for the growth of bone cells, which
ensures better integration of the implant with the bone. The
living cells are able to detect the change in surface rough-
ness of the order of 0,6 µm and it was found that rougher
surfaces reveal more hydrophilic character [2]. On the other
hand, one of the characteristic features of titanium is its
ability to self-passivation. As a result an oxide layer is formed
on the titanium surface. This oxide layer ensures the hy-
drophilic character of the surface and thus favours the growth
of cells [3]. The beneficial role of hydroxyapatite coating [5]
and etching in the piranha solution [6] in improving cell ad-
hesion and growth was also reported.
The aim of this work was to carry out various surface modi-
fications which improve cell adhesion and to determine their
influence on the properties of titanium surface. These modifi-
cations were previously applied to titanium meshes [6] and
the preliminary results have shown their beneficial influence
on the cell growth in culture. However, the determination of
such important parameters as contact angle, roughness and
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corrosion resistance was impossible due to the mesh ge-
ometry.

Material and experimental procedure

The material used in this study was technically pure tita-
nium in the form of 20 mm rod from which samples in the
form of 2 mm cylinders were cut out. The samples were
polished, ultrasonically rinsed and then degreased in ac-
etone. Next, the samples were subjected to three surface
modifications: (1) etching in piranha solution, (2) dextran
coating and (3) glutar aldehyd and dextran coating. All these
modifications were described elsewhere [6].
The research included: SEM observations of surface topog-
raphy, roughness and contact angle measurements and
corrosion resistance study. Corrosion resistance study of
titanium surface consisted in conducting impedance and
potentiodynamic tests.

Results and discussion
SEM observations have shown that the characteristic fea-

ture of titanium surface in the initial state is the presence of
oriented scratches resulting from polishing. On the surface
etched in piranha solution, micro-porosity effects can be
seen. Both polymer coatings (dextran and glutar aldehyd +
dextran) do not change significantly the surface topogra-
phy. FIG.1 shows images of unmodified and modified tita-
nium surfaces.

In order to quantify the surface development in the samples
with unmodified and modified surfaces, the roughness meas-
urements have been carried out. From the obtained rough-
ness profiles two parameters, Ra and Sm, describing the
surface roughness have been determined. Their values are
shown in TABLE 1. The results confirm the influence of modi-
fications on surface development. All modifications result in
a slight increase of both roughness parameters. The high-
est changes in Ra parameter were observed for modifica-
tion in dextran solution, wheras for Sm parameter - for modi-
fication in glutar aldehyd + dextran solution.
The contact angle was measured using "DMEM" solution
which chemical composition is similar to human body flu-
ids. The obtained values of contact angle are presented in
TABLE 2. The results clearly indicate that all modifications
lead to the increase of contact angle value (the most signifi-
cant increase is observed in the sample etched in piranha
solution). This sample is characterized by  nano- and mi-
cro-porosity, undetectable for the used profilometer, which
can significantly influence wettability of titanium surface.
However, it should be noted that all surfaces have hydrophilic
character.
The results of impedance studies are presented in the form
of Bode's diagrams (FIG.2). They show the high values of

dyfikacji powierzchni zwiêkszaj¹cych adhezjê komórek do
materia³u oraz okre�lenie ich wp³ywu na w³a�ciwo�ci po-
wierzchni litego tytanu. Modyfikacje te zosta³y wcze�niej
zastosowane do siateczek tytanowych [6], a wstêpna ana-
liza wykaza³a ich korzystny wp³yw na wzrost komórek w
hodowli in vitro. Geometria siateczek uniemo¿liwia jednak
okre�lenie szeregu wa¿nych w³a�ciwo�ci, takich jak np. k¹t
zwil¿ania, chropowato�æ, czy odporno�æ korozyjna.

Materia³ i metodyka badañ

Materia³em u¿ytym do badañ by³ tytan o czysto�ci tech-
nicznej w postaci prêta o �rednicy 20 mm, z którego wyciê-
to próbki w postaci walców o grubo�ci 2 mm. Próbki szlifo-
wano na papierach �ciernych o gradacji 600 i 800, wyp³u-
kano w p³uczce ultrad�wiêkowej i odt³uszczono acetonem.
Tak przygotowane próbki poddano trzem modyfikacjom: (1)
trawienie w roztworze stê¿onego H2SO4 i 30% H2O2 w sto-
sunku objêto�ciowym 1:1 (tzw. roztwór "pirania") przez 4
godziny w temperaturze pokojowej; (2) naniesienie warstwy
dekstranu z poli(kwasem akrylowym) (PAA) i dodatkiem
jonów wapnia; (3) naniesienie warstwy aldehydu glutaro-
wego oraz warstwy dekstranu z poli(kwasem akrylowym)
(PAA) i dodatkiem jonów wapnia. Wymienione modyfikacje
zosta³y opisane szczegó³owo w pracy [6].
Zakres pracy obejmowa³: obserwacjê zmian topografii po-
wierzchni przy u¿yciu skaningowego mikroskopu elektro-
nowego; pomiary chropowato�ci powierzchni; pomiary k¹ta
zwil¿ania oraz badania odporno�ci korozyjnej. Badania
odporno�ci korozyjnej powierzchni tytanu polega³y na wy-
konaniu badañ impedancyjnych oraz potencjodynamicz-
nych.

Wyniki badañ i dyskusja wyników

Obserwacje za pomoc¹ SEM pokaza³y, ¿e powierzch-
nia w stanie wyj�ciowym (przed modyfikacj¹) charaktery-
zuje siê obecno�ci¹ ukierunkowanych rys, bêd¹cych wyni-
kiem wcze�niejszego szlifowania. Trawienie w roztworze
"pirania" spowodowa³o pojawienie siê na powierzchni cha-
rakterystycznych mikroporowato�ci. Natomiast modyfikacje
polegaj¹ce na zanurzeniu w roztworze dekstranu oraz al-
dehydu glutarowego i dekstranu nie wp³ywaj¹ znacz¹co na
stan powierzchni. Na RYS.1 przedstawiono przyk³adowe
obrazy powierzchni próbek tytanowych.
Pomiar chropowato�ci przeprowadzono w celu okre�lenia
stopnia rozwiniêcia powierzchni próbek, w stanie wyj�cio-
wym oraz po przeprowadzonych modyfikacjach. Z otrzy-
manych profili chropowato�ci wyznaczono i analizowano
dwa parametry okre�laj¹ce chropowato�æ Ra i Sm, a ich
warto�ci przedstawiono w TABELI 1. Otrzymane wyniki po-
twierdzaj¹ wp³yw przeprowadzonych modyfikacji na stopieñ
rozwiniêcia powierzchni. Zarówno trawienie w roztworze
"pirania" jak i naniesienie warstw polimerowych spowodo-
wa³y niewielki wzrost obydwu analizowanych parametrów.
Najwiêksze zmiany parametru Ra odnotowano dla modyfi-
kacji w roztworze dekstranu, natomiast parametru Sm dla
modyfikacji w roztworze aldehydu glutarowego i dekstranu.
K¹t zwil¿ania zmierzono przy u¿yciu roztworu "DMEM" o
z³o¿onym sk³adzie chemicznym, zbli¿onym do p³ynów ustro-
jowych ludzkiego organizmu. Otrzymane wyniki zestawio-
no w TABELI 2. Wszystkie przeprowadzone modyfikacje
spowodowa³y wzrost warto�ci k¹ta zwil¿ania. Na uwagê za-
s³uguje fakt, ¿e najwiêkszy k¹t zwil¿ania zaobserwowano
dla próbki trawionej w roztworze piranii, o stosunkowo nie-
wielkim stopniu rozwiniêcia powierzchni. Próbka te charak-
teryzuje siê jednak nano i mikro porowato�ci¹, niewykry-
waln¹ lub na granicy czu³o�ci zastosowanego profilometru,

a) b) 

RYS. 1. Obraz powierzchni próbek tytanowych: w
stanie wyj�ciowym (a) oraz po trawieniu w
roztworze pirania (b).
FIG. 1. Images of titanium surface: unmodified (a)
and after etching in piranha solution (b).
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co w istotny sposób mo¿e zmieniaæ zwil¿alno�æ powierzch-
ni tytanu. Nale¿y zaznaczyæ, ¿e pomiar k¹ta zwil¿ania wy-
kaza³ hydrofilowy charakter wszystkich badanych powierzch-
ni.
Wyniki badañ impedancyjnych przedstawiono w formie
wykresów Bode'go (RYS.2). Charakteryzuj¹ siê one wyso-
kimi warto�ciami k¹ta fazowego, bliskimi 90 stopni, w sze-
rokim zakresie czêstotliwo�ci. W wyniku przeprowadzonych
modyfikacji nastêpuje wyra�ny wzrost zakresu czêstotliwo-
�ci w obszarze wysokich warto�ci k¹tów fazowych, w po-
równaniu do stanu wyj�ciowego, co �wiadczy o wiêkszej
trwa³o�ci wytworzonych warstw pasywnych. Zauwa¿yæ rów-
nie¿ mo¿na przesuniêcie modu³u impedancji w kierunku
wy¿szych warto�ci. Jest to zwi¹zane ze wzrostem warto�ci
parametru Rt, bêd¹cego oporem przej�cia elektronów z
pod³o¿a do elektrolitu przez warstwê podwójn¹. Badania
potencjodynamiczne (RYS.3) pokaza³y, ¿e w stosunku do
stanu wyj�ciowego, nastêpuje obni¿enie warto�ci gêsto�ci
pr¹dów korozyjnych przy jednoczesnym utrzymaniu stanu
pasywnego w szerokim zakresie potencja³ów.

Wnioski

Z przeprowadzonych badañ mo¿na wyci¹gn¹æ nastêpu-
j¹ce wnioski:
· Zastosowane modyfikacje zwiêkszaj¹ chropowato�æ po-
wierzchni oraz polepszaj¹ odporno�æ korozyjn¹ tytanu.

phase angle (close to 90 degrees) at broad frequency range.
Due to the modifications carried out, the frequency range in
high value phase angles significantly increases in compari-
son to the unmodified surface. This proves higher resist-
ance of composed passive layers. At the same time, the
impedance module moves towards higher values due to
the rise of Rt parameter value. This parameter expresses
charge transfer resistance.
Polarizations curves (FIG.3) show that - in comparison to
unmodified titanium surface - the value of corrosion cur-
rents density decreases while passive state does not change
in broad potentials' range.

Conclusions

From the conducted research  the following conclusions
can be drawn:
· The modifications which have been applied for titanium
surface lead to the increase of surface roughness and to
the improvement of its corrosion resistance.
· Investigated surfaces exhibit a hydrophilic character.
·  Dextran coating seems to be the most promising method
of modifications since it improves most significantly corro-
sion resistance and surface roughness.
· Characteristic micro-porosity, undetectable for profilometer,
occuring on surfaces etched in the piranha solution can be
an additional factor favourable for cells growth. This prob-
lem will be a subject of further research.

Rodzaj modyfikacji / 

Modification 

Ra 

[mm] 
Sm 

[mm] 

Stan wyj�ciowy / Unmodified 0,110 133 
Trawienie w roztworze pirania / Piranha solution 0,175 194 
Warstwa dekstranu / Dextran coating 0,225 195 
Aldehyd glutarowy i dekstranu / 
Glutar aldehyd and dextran coating 0,200 237 

 
TABELA 2. Warto�ci k¹ta zwil¿ania dla
powierzchni tytanowych w roztworze DMEM.
TABLE 2. Values of contact angle for unmodified
and modified titanium surfaces. SD is standard
deviation.

Rodzaj modyfikacji / 

Modification 

Ra 

[mm] 
Sm 

[mm] 

Stan wyj�ciowy / Unmodified 0,110 133 
Trawienie w roztworze pirania / Piranha solution 0,175 194 
Warstwa dekstranu / Dextran coating 0,225 195 
Aldehyd glutarowy i dekstranu / 
Glutar aldehyd and dextran coating 0,200 237 

 
TABELA 1. Warto�ci parametrów okre�laj¹cych
chropowato�æ powierzchni tytanowych. (Ra-
�rednie arytmetyczne odchylenie profilu
chropowato�ci, Sm-�redni odstêp chropowato�ci).
TABLE 1. Roughness parameters for unmodified
and modified titanium surfaces. (Ra-average
roughness, Sm-mean spacing of profile
irregularities).
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RYS. 2. Widma impedancyjne badanych
powierzchni tytanowych.
FIG. 2. Bode's diagrams of titanium surfaces
exposed in SBF solutions.
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FIG. 3. Polarisation curves of titanium prior to and
after modifications.
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Abstract
Copolymer of glycolide and L-lactide (PGLA) has

been submitted to degradation in phosphate buffered
saline (PBS) and in PBS containing trypsin. The evo-
lution of wettability during degradation was studied
by sessile drop while topography and morphology
were evaluated by atomic force microscopy and opti-
cal microscopy. It was shown that PGLA foils lose their
integrity within 6 weeks, due to 'in bulk' degradation.
Trypsin seems not to accelerate degradation of PGLA.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),49-52]

Introduction

Copolymers of glycolide and L-lactide have received con-
siderable attention as degradable devices for medicine, drug
delivery, and scaffolds for tissue engineering applications
[1]. Such materials degrade through simple hydrolysis of
polyester bonds, however it was shown that presence or
enzymes isolated from fungi or bacteria can accelerate their
degradation time, for example proteinase K preferentially
degrades L-lactyl units of polylactides [2-3]. It was recently
shown that trypsin can influence degradation of porous scaf-

· Badane powierzchnie wykazuj¹ charakter hydrofilowy.
· Obiecuj¹c¹ modyfikacj¹ wydaje siê byæ naniesiona war-
stwa dekstranu, która w najwiêkszym stopniu zwiêksza
odporno�æ korozyjn¹ oraz chropowato�æ powierzchni.
· Wytworzenie na powierzchni trawionej w roztworze pira-
nia charakterystycznych mikroporowato�ci, niewykrywal-
nych przy zastosowaniu profilometru, mo¿e byæ dodatko-
wym czynnikiem sprzyjaj¹cym wzrostowi komórek. Problem
ten bêdzie przedmiotem dalszych badañ.
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Streszczenie

Kopolimer glikolidu z L-laktydem (PGLA) poddano
degradacji w buforowanym roztworze soli fizjologicz-
nej (PBS) i roztworze PBS zawieraj¹cym trypsynê.
Zmiany zwil¿alno�ci w funkcji czasu degradacji bada-
no metod¹ kropli, podczas gdy topografiê i morfolo-
giê powierzchni oceniano za pomoc¹ mikroskopu si³
atomowych i mikroskopu do �wiat³a odbitego. Wyka-
zano, ¿e folie PGLA trac¹ spójno�æ w czasie 6 tygo-
dni w wyniku degradacji w masie. Trypsyna nie przy-
�piesza procesu degradacji PGLA.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),49-52]

Wprowadzenie

Kopolimery glikolidu z L-laktydem s¹ z powodzeniem
wykorzystywane jako biomateria³y, no�niki leków i ruszto-
wania dla komórek w in¿ynierii tkankowej [1]. Materia³y te
ulegaj¹ degradacji w wyniku reakcji hydrolizy wi¹zañ polie-
strowych, chocia¿ wykazano, ¿e obecno�æ niektórych en-
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zymów wyizolowanych z grzybów lub bakterii mo¿e przy-
�pieszaæ ich czas degradacji, np. proteinaza K powoduje
preferencyjne rozrywanie wi¹zañ w poli-L-laktydach [2-3].
Ostatnio stwierdzono, ¿e trypsyna mo¿e wp³ywaæ na de-
gradacjê porowatych rusztowañ dla in¿ynierii tkankowej
wykonanych z kopolimeru glikolidu z L-laktydem, przy�pie-
szaj¹c ich ubytek masy [4]. Trypsyna jest enzymem o szcze-
gólnym znaczeniu, poniewa¿ jest rutynowo wykorzystywa-
na w hodowlach komórkowych in vitro. Trypsynê klasyfiku-
je siê do grupy hydrolaz, dlatego potencjalnie mo¿e ona
równie¿ powodowaæ rozrywanie wi¹zañ poliestrowych. Z
tego wzglêdu, wydaje siê niezwykle wa¿ne okre�lenie, czy
enzym ten wp³ywa na kinetykê degradacji materia³ów wy-
korzystywanych jako pod³o¿a dla komórek.
Celem pracy by³o ocenienie wp³ywu trypsyny na degrada-
cjê folii PGLA. Zastosowano stê¿enie trypsyny odpowiada-
j¹ce warunkom hodowli komórkowych.

Czê�æ eksperymentalna

Materia³y
Kopolimer glikolidu z L-laktydem (PGLA) zsyntezowano

wed³ug metody opisanej poprzednio [5]. PGLA mia³ nastê-
puj¹ce w³a�ciwo�ci: stosunek molowy glikolidu do L-lakty-
du - 17:83, liczbowo-�rednia masa cz¹steczkowa, Mn=50,5
kDa, wspó³czynnik polidyspersji d =2,3 i temperatura trans-
formacji, Tg=54oC. Folie o grubo�ci 0,18±0,02 mm otrzy-
mano metod¹ odlewania z roztworu polimeru w chlorku
metylenu (POCh, Gliwice, Polska) na szklane szalki Petrie-
go i suszenia na powietrzu i w pró¿ni co najmniej przez
24h.
Próbki polimerowe (�rednica 15 mm) umieszczono w 24-
do³kowych p³ytkach hodowlanych (Nunc, Dania) i do ka¿-
dego do³ka dodano 2 ml buforowanego roztworu soli fizjo-
logicznej PBS (137 mM NaCl, 6,44 mM KH2PO4, 8 mM
Na2HPO4) lub roztworu trypsyny w PBS (5 mg/ml. Sigma,
Niemcy). Badaniom poddano powierzchniê doln¹ folii, tj.
kontaktuj¹c¹ siê ze szk³em w trakcie otrzymywania. P³ytki
umieszczono w temperaturze 37oC na czas od 1 do 6 tygo-
dni. Nastêpnie próbki przemyto dziesiêciokrotnie poprzez
odpompowanie 1,5 ml p³ynu i dodanie 1,5 ml wody UHQ
(PureLab, Elga, Niemcy). Próbki suszono w eksykatorze
nad P2O5 przez 2 tygodnie. W pozosta³ych próbkach co ty-
dzieñ wymieniano roztwór poprzez odpomopwanie 1,5 ml
p³ynu i dodanie 1,5 ml �wie¿ego p³ynu.

Metody
 Badania topografii powierzchni przeprowadzono w po-

wietrzu za pomoc¹ mikroskopu si³ atomowych Explorer
(ThermoMicroscopes, Vecco, USA). Obrazy w trybie kon-
takt zarejestrowano za pomoc¹ sond Si3N4 o sta³ej sprê¿y-
sto�ci 0,05 N/m i nominalnej krzywi�nie ostrza 20 nm (Vec-
co NanoProbeTM Tips, model MLC-EXMT-A). Obrazy za-
rejestrowano dla ró¿ny obszarów skanowania: 100 mm x
100 mm, 50 mm x 50 mm, 20 mm x 20 mm, 5 mm x 5 mm dla
trzech losowo wybranych miejsc (rozdzielczo�æ 300x300
punktów) z szybko�ci¹ skanowania 5 linii/s. Wszystkie ob-
razy poddano procesowi sp³aszczania z wykorzystaniem
oprogramowania dostarczonego wraz z urz¹dzeniem. Dla
wszystkich obszarów skanowania wyznaczono chropowa-
to�æ Ra .
Morfologiê folii obserwowano za pomoc¹ mikroskopu do
�wiat³a odbitego (Nicon, Epiphot 300, powiêkszenie 20x)
K¹t zwil¿ania wyznaczono metod¹ kropli za pomoc¹ auto-
matycznego systemu analizy kszta³tu kropli DSA 10 Mk2
(Kruss, Niemcy). Krople wody UHQ (oczyszczonej przez
Purelab UHQ, Elga, Niemcy) o objêto�ci 0,2 ml k³adziono
na powierzchni próbki. Wynik przedstawiano jako �redni¹ z
10-12 pomiarów pojedynczych kropli.

folds made of copolymers of glycolide and L-lactide, by
enhancing their weight loss [4]. Trypsin is an enzyme of
particular interest, because it is routinely used for cell cul-
turing in vitro. Trypsin is classified to the group of hydrolases,
therefore it potentially could catalyze degradation of poly-
ester bonds. Hence, it is important to know if this enzyme
affects degradation kinetics of materials used as a support
of cells.
The aim of this study was to evaluate the influence of trypsin
on degradation of PGLA foils. The concentration of trypsin
was that of used in cell culture conditions.

Experimental part

Materials
Copolymer of glycolide and L-lactide (PGLA) was syn-

thesized according to the method described previously [5].
PGLA had the following parameters: molar ratio of glycolide
and L-lactide - 17:83, number average molecular weight,
Mn=50.5 kDa, polydispersion index d=2.3 and glass transi-
tion temperature, Tg=54 oC. Foils having thickness of
0.18±0.02 mm were obtained by slip casting of polymer so-
lution in methylene chloride (POCh, Gliwice) on glass Petri
dishes, followed by air and vacuum drying for at least 24 h.
The polymer samples (diameter of 15 mm) were placed into
Nunclon Multidishes (24 wells, Nunc, Denmark) and 2 ml of
phosphate buffered saline PBS (137 mM NaCl, 6.44 mM
KH2PO4, 8 mM Na2HPO4) or trypsin solution in PBS (5 mg/
ml, Sigma, Germany) were poured to each well. Always the
lower surface of the foil, e.g. contacting glass during slip-
casting, was analysed. The multidishes were put in an in-
cubator at 37oC for 1 - 6 weeks. Samples were then rinsed
10 times by pumping 1.5 ml of the liquid and adding 1.5 ml
UHQ water (Pure Lab UHQ, Elga, Germany) followed by
drying in a dessicator over P2O5 for two weeks. In the re-
maining samples the solution was exchanged every week
by pumping 1.5 ml of the liquid and adding 1.5 ml of the
fresh liquid.

Methods
Topography measurements were performed under am-

bient laboratory conditions with an Explorer atomic force
microscope (ThermoMicroscopes, Vecco, USA). Contact
mode topographic images were recorded using Si3N4 tips
with a spring constant of 0.05 N/m and a nominal radius of
curvature of 20 nm (Vecco NanoProbeTM Tips, model
MLCT-EXMT-A). The images were recorded at different
scan areas: 100 mm x 100 mm, 50 mm x 50 mm, 20 mm x 20
mm, 5 mm x 5 mm for three aleatory chosen places (300x300
data points) and with scan rate of 5 lines/s. All images were
flattened using a third order polynominal algorithm provided
with the instrument. Roughness (Ra) was calculated for all
scanned areas.
Morphology of the foils was observed by an optical micro-
scope (Nicon, Epiphot 300, magnification 20x).
The contact angle was measured by sessile drop method
by an automatic drop shape analysis system DSA 10 Mk2
(Kruss, Germany). UHQ- water (produced by Purelab UHQ,
Elga, Germany) droplets of the volume of 0.2 ml were put
on each sample and the contact angle was obtained by
averaging the results of 10-12 measurements.

Results and discussion

Visual examination shows that PGLA foils were initially
transparent. After 1 week of incubation in both media the
foils become white and opaque. Interestingly the foils in
contact with pure PBS remain glistening, while that degraded
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in trypsin solution become mat. After 4 weeks of degrada-
tion the foils start to crumble while taking them out of the
wells.
FIG.1 presents AFM topographical images of the PGLA
surface before and after incubation in PBS and PBS sup-
plemented with trypsin. The surface of PGLA before degra-
dation was quite smooth and only wave-like features of the
high not exciding 40 nm were present (FIG.1A). Such topo-
graphical features are characteristic for polymeric foils ob-
tained by slip casting and are created during evaporation of
the solvent. Incubation in PBS resulted in creation of bun-
gles (FIG.1B, D); their high was 100 nm and 200 nm for
degradation time 1 and 3 weeks, respectively. On the sur-
face of foils being in contact with trypsin protein agglomer-
ates were clearly visible after 1 week of incubation (FIG.1C).
The protein agglomerates formed a monolayer after 3 weeks
of incubation (FIG.1D).

Wyniki i dyskusja

Folie PGLA by³y pocz¹tkowo przezroczyste. Po pierw-
szym tygodniu inkubacji, niezale¿nie od rodzaju p³ynu sta³y
siê bia³e i nieprzejrzyste. Folie kontaktuj¹ce siê z PBS po-
zosta³y l�ni¹ce do koñca eksperymentu, podczas gdy inku-
bowane w roztworze trypsyny sta³y siê matowe. Po 4 tygo-
dniach degradacji folie zaczyna³y siê kruszyæ podczas wyj-
mowania z do³ków.
RYS.1 przedstawia obrazy topograficzne AFM folii PGLA
przed i po inkubacji w PBS i PBS zawieraj¹cym trypsynê.
Powierzchnia folii PGLA przed degradacj¹ by³a stosunko-
wo g³adka i wystêpowa³y na niej tylko struktury faliste o
wysoko�ci nie przekraczaj¹cej 40 nm (RYS.1A). Taka bu-
dowa powierzchni jest charakterystyczna dla folii polimero-
wych otrzymanych metod¹ odlewania z roztworu i powsta-
je w czasie odparowywania rozpuszczalnika. Inkubacja w
PBS powodowa³a powstawanie wybrzuszeñ na powierzch-
ni, których wysoko�æ osi¹ga³a 100 nm i 200 nm dla czasów
degradacji odpowiednio 1 i 3 tygodnie (RYS.1B, D). Na po-
wierzchni folii kontaktuj¹cej siê z roztworem trypsyny ob-
serwowano aglomeraty bia³ka ju¿ po 1 tygodniu inkubacji
(RYS.1C). Aglomeraty bia³ka tworzy³y monowarstwê po 3
tygodniach inkubacji (RYS.1D).
Inkubacja w obu mediach powodowa³a wzrost chropowato-
�ci powierzchni Ra (RYS.2), g³ównie z powodu wytworze-
nia siê wybrzuszeñ. Chropowato�æ folii PGLA inkubowanej
w roztworze trypsyny by³¹ zawsze nieco wy¿sza z uwagi
na zaadsorbowane cz¹steczki bia³ka.
Mikrostrukturê folii obserwowan¹ za pomoc¹ mikroskopu
do �wiat³a odbitego przedstawiono na RYS.3. Przed degra-
dacj¹ powierzchnia folii polimerowej by³a g³adka (RYS.3A).
Inkubacja w PBS przez 6 tygodni spowodowa³a powstanie
wybrzuszeñ o �rednicy oko³o 200 mm (RYS.3C). Na po-
wierzchni próbek degradowanych w roztworze trypsyny ju¿
po pierwszym tygodniu wystêpowa³y bia³e wydzielenia
(RYS.3B). Wielko�æ wydzieleñ wzrasta³a w funkcji czasu
inkubacji. Po 6 tygodniu inkubacji bia³ko tworzy³o monowar-
stwê.
RYS.4 przedstawia zale¿no�æ k¹ta zwil¿ania w funkcji cza-
su inkubacji w obu mediach. K¹t zwil¿ania folii degradowa-
nej w czystym PBS nie zmienia³ siê w funkcji czasu, cho-
cia¿ folie stawa³y siê nieprzezroczyste i kruche. K¹t zwil¿a-
nia folii inkubowanej w roztworze trypsyny obni¿a³ siê do 3

RYS. 1. Obrazy topograficzne AFM powierzchni
PGLA (obszar skanowania 50mm x 50mm): A-przed
degradacj¹ (z=40 nm), B-po 1 tygodniu w PBS
(z=100 nm), C-po 1 tygodniu w roztworze trypsyny
(z=350 nm), D-po 3 tygodniach w PBS (z=200 nm)
i E-po 3 tygodniach w roztworze trypsyny (z=550
nm).
FIG. 1. AFM topographical images of PGLA
surface (scan area 50mm x 50mm): A-before
degradation (z=40 nm), B-after 1 week in PBS
(z=100 nm), C-after 1 week in trypsin solution
(z=350 nm), D-after 3 weeks in PBS (z=200 nm)
and E-after 3 weeks in trypsin solution (z=550 nm).
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RYS. 2. Zale¿no�æ chropowato�ci Ra od czasu
degradacji w PBS i roztworze trypsyny (obszar
skanowania 100 mm x 100 mm, n=3± odchylenie
standardowe).
FIG. 2. Evolution of Ra roughness as a function
of degradation time in PBS and trypsin solution
(scan areas 100 mm x 100 mm, n=3± standard
deviation).

RYS. 3. Morfologia powierzchni PGLA: (A) przed
degradacj¹, (B) 1 tydzieñ po degradacji w
roztworze trypsyny i (C) 6 tygodni w roztworze
PBS (mikroskop od �wiat³a odbitego,
powiêkszenie 20x).
FIG. 3. Morphology of the PGLA surface: (A)
before degradation, (B) after 1 week of
degradation in trypsin solution and (C) and after
6 weeks in PBS (optical microscope,
magnification 20x).
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tygodnia i pó�niej nie ulega³ zmianie. Wyniki wskazuj¹, ¿e
wzrost hydrofilowo�ci by³ wynikiem adsorpcji cz¹steczek
bia³ka.
Podsumowuj¹c, folie PGLA ulegaj¹ bardzo szybkiej degra-
dacji w �rodowisku wodnym. Po pierwszym tygodniu staj¹
siê nieprzezroczyste i po 6 tygodniach trac¹ spoisto�æ. Po-
jawienie siê wybrzuszeñ ju¿ po pierwszym tygodniu inku-
bacji i ich wzrost do szóstego tygodnia sugeruj¹, ¿e folie
degraduj¹ siê w masie. Sta³y k¹t zwil¿ania poprzez ca³y
czas inkubacji w PBS wykazuje, ¿e erozja powierzchni nie
jest g³ównym mechanizmem degradacji folii PGLA. Trypsy-
na nie wp³ywa na degradacjê folii PGLA, chocia¿ warstwa
zaadsorbowanego bia³ka mo¿e stanowiæ barierê dyfuzyjn¹
dla produktów degradacji (rozpuszczalnych oligomerów) i
zapobiegaæ ich wydzielaniu siê do �rodowiska wodnego.
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Incubation in both media causes an increase of Ra rough-
ness (FIG.2), mainly due to creation of bungles. The rough-
ness of PGLA foils incubated in contact with trypsin was
always slightly higher due to adsorbed protein molecules.
The microstructure of the foils observed under optical re-
flection microscope is presented in FIG.3. Before degrada-
tion the surface of polymeric foil was smooth (FIG.3A). In-
cubation in PBS for 6 weeks resulted in creation of many
bulges about 200 mm in diameter (FIG.3C). On the surface
of samples degraded in trypsin solution already after 1-week
incubation white spots appeared (FIG.3B). The size of spots
increases as a function of incubation time. After 6 weeks of
incubation a monolayer of the protein was observed.
FIG.4 presents the evolution of water contact angle as a
function of incubation time in both media. Contact angle of
the samples degraded in pure PBS did not change during
degradation, although the foils changed colour and become
fragile. Contact angle of the foils incubated with trypsin so-
lution decreased till the third week and remained constant.
The results imply that increase of hydrophilicity was due to
adsorption of protein molecules.
In conclusion, PGLA foils degrade very fast in aqueous
media. After 1 week they become opaque and after 6 week
they lose integrity. Appearance of bungles already after 1-
week degradation and their grow till the 6th week suggest
that the foils degrade 'in bulk'. Contact angle stability for the
whole period of incubation in PBS suggest that surface ero-
sion is not the main degradation mechanism of PGLA.
Trypsin seems not to influence degradation of PGLA, al-
though protein layer can act as a diffusion barrier prevent-
ing degradation products (soluble oligomers) to be released
to the aqueous medium.
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Bones and teeth are both nanocomposites of minerals
and proteins. The minerals are mostly apatites such as hy-
droxyapatite  Ca10[PO4]6[OH]2  (HAP), fluoroapatite and car-
bonate -apatite [1]. It is well established that the formation
of a collagen matrix precedes the deposition of hydroxya-
patite what means that this matrix forms and provides a
template for the mineral phase [2,3]. Some groups have
tried to develop synthetic bone, which was prepared by the
reaction of co-precipitation of HAP nanocrystals in soluble
collagen [4,5]. These efforts have met partial success and
the biggest practical problem with Collagen - type I is its
high cost and the poor definition of commercial sources of
this material which makes it difficult to follow up on well-
controlled processing. Therefore in the present study Col-
lagen-I type was replaced by the agar-agar (natural gelatin)
[(C6H10O5)n] precursor. Commercially available gelatin ma-
terials show a good water solubility and well defined physi-
cal and chemical properties [ 6].
Hydroxyapatite is  frequently used as a coat in titanium
medical implants to improve tissue fixation and thus increase
the lifetime of the implant. The aim of this work is to obtain
the gelatin-containing hydroxyapatite nanocomposite coat-
ing  on metal substrates using sol-gel route with simple pro-
cedures and inexpensive chemicals. Sol-gel method  has
several advantages: the microstructure of coatings can be
modified by changing  its chemistry or processing condi-
tions. Additionally, sub-micron thin films can be obtain.
The sol precursor was prepared from calcium nitrate
tetrahydrate and  triammonium phosphate trihydrate as the
calcium and phosphorous sources, respectively [7,8].  The
calcium and phosphorous were set to maintain the ratio 1,67
- 2,5. Their reaction was performed at room temperatures
in aqueous solutions at pH from 6.0 to 7.8. The HAP-GELA-
TIN sol was prepared by mixing a calcium nitrate water so-
lution (0.164 Mol/dcm3) with addition of gelatin and ammo-
nium phosphate solution (0.098 Mol/dcm3). The pH was
adjusted with ammonia solution. Resulting colloidal sol was
then mixed during 2h with magnetic stirrer.
Titanium or titanium alloy plates, degreased and etched,
were dipped  in the HAP-GELATIN sol and withdrawn with
the constant speed. Thickness of the final deposit was con-
trolled  by multiple dipping. After the deposition was com-
pleted, the coats "as deposited" were carefully dried and
annealed in argon at 460-7500C. The heating removed wa-
ter, densified the layer and improved its adhesion towards
the substrate.
The phase composition of coatings was analyzed by Fourier
Transform Infrared Spectroscopy (FTIR) and by XRD analy-
sis. FTIR analysis was performed on Biorad FTS60V
spectrometer with Harrick Seagull attachment. XRD analy-
sis wad performed using X-ray diffractometer  X'Pert pro-
duced by Philips, with Cu Ka radiation.
Morphology of HAP - GELATIN layers and chemical analy-
sis was performed  with scanning electron microscopy

PREPARATYKA  WARSTW
KOMPOZYTOWYCH
HYDROKSYAPATYT-¯ELATYNA
METOD¥ ZOL - ¯EL

STOCH A., D£UGOÑ E., JASTRZÊBSKI W, ADAMCZYK A.

WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ I CERAMIKI,
AKADEMIA GÓRNICZO-HUTNICZA ,
AL. MICKIEWICZA 30, 30-059 KRAKÓW,
ANNA.STOCH@POCZTA.ONET.PL

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),53-54]

Ko�ci i zêby s¹ nanokompozytami fazy mineralnej i pro-
tein. Fazê mineraln¹ stanowi¹ przewa¿nie apatyty takie jak
hydroksyapatyt Ca10[PO4]6[OH]2   (HAP), fluoroapatyt i apa-
tyt wêglanowy [1]. Przyjmuje siê, ¿e osadzanie siê hydrok-
syapatytu poprzedza wytworzenie siê matrycy kolageno-
wej co oznacza, ¿e matryca ta stanowi rusztowanie dla fazy
mineralnej [2,3]. Pewne grupy badawcze próbowa³y wytwo-
rzyæ syntetyczn¹  ko�æ poprzez reakcjê wspó³str¹cania na-
nokryszta³ów HAP w rozpuszczonym kolagenie [4,5]. Wy-
si³ki te zosta³y uwieñczone czê�ciowym sukcesem ponie-
wa¿ pojawi³ siê powa¿ny problem  praktyczny z uzyska-
niem handlowego kolagenu typu I taniego i o powtarzal-
nych w³a�ciwo�ciach., co uniemo¿liwia³o kontrolê ca³ej pro-
cedury. Dlatego te¿ w prezentowanej pracy zast¹piono ko-
lagen typu I ¿elatyn¹ ro�linn¹ (agar-agar) [(C6H10O5)n] o
strukturze polisacharydu. Handlowa ¿elatyna jest dobrze
rozpuszczalna w wodzie i posiada dobrze zdefiniowane
w³a�ciwo�ci fizyczne i chemiczne [6].
Hydroksyapatyt jest u¿ywany czêsto do pokrywania  im-
plantów medycznych z tytanu w celu lepszego umocowa-
nia a co za tym idzie - wzrostu czasu u¿ytkowania implan-
tu. Celem prezentowanej pracy jest  uzyskanie na pod³o-
¿ach metalowych kompozytowej pow³oki hydroksyapatyto-
wej z dodatkiem ¿elatyny przy wykorzystaniu nieskompli-
kowanej metody zol-¿el  i niedrogich odczynników. Metoda
zol-¿el posiada szereg pozytywów: mikrostrukturê pow³ok
mo¿na kszta³towaæ przez dobór parametrów chemicznych
lub dobór warunków procedury zol-¿el. Ponadto, mo¿na
uzyskiwaæ cienkie filmy o grubo�ci poni¿ej mikrona.
Jako prekursorów wapnia i fosforu do sporz¹dzenia zolu
u¿yto czterowodnego azotanu wapniowego i trójwodnego
fosforanu amonowego [7,8]. Stosunek zawarto�ci wapnia
do fosforu w zolu  wynosi³ od 1.67 do 2.5. Reakcje przepro-
wadzano w temperaturze pokojowej w �rodowisku wodnym
przy pH od 6.0 do 7.8.  Zol HAP-GELATIN przygotowywa-
no przez zmieszanie roztworu azotanu wapniowego  (0.164
Mol/dcm3 ) z dodatkiem ¿elatyny i fosforanu amonowego
(0.098 Mol/dcm3). Warto�æ pH ustalano przez dodatek
amoniaku.. Uzyskany zol mieszano na mieszadle magne-
tycznym przez 2 godziny.
P³ytki tytanowe lub ze stopu tytanowego odt³uszczone i
wytrawione zanurzano w zolu HAP-GELATIN  a nastêpnie
wynurzano ze sta³¹ prêdko�ci¹ (20cm/min). Grubo�æ wy-
twarzanej warstwy regulowano stosuj¹c wielokrotne wynu-
rzanie. Po na³o¿eniu, �wie¿¹ pow³okê ostro¿nie suszono i
wygrzewano w argonie w temperaturze 460-7500C. Wygrze-
wanie usuwa wodê, zagêszcza  warstwê i  poprawia jej
adhezjê do pod³o¿a.
Sk³ad fazowy pow³ok badano metod¹ fourierowskiej spek-
troskopii w podczerwieni (FTIR) i metod¹ dyfrakcji rentge-
nowskiej. Badania FTIR prowadzono na spektrometrze Bio-
rad  FTS60v  z przystawk¹ Harricka Seagull. Analizê dy-
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Philips XL 30 with X-Ray microanalyser Link ISIS - EDX.

Conclusions

It was found that chemical  composition and structure of
HAP layers strongly depend on pH of sol solutions and final
thermal treatments. Most favorable  pH is in the 6.5-7.8 re-
gion. Apatite phase can be formed at temperatures  as low
as 4600C but much higher temperatures are necessary to
achieve better crystallization of HAP and higher density of
the layer.
Gelatin plays a positive role during preparation of HAP-
GELATIN sol for coating. It enhances the sol stability dur-
ing the formation of  amorphous, nanosized particles  of
hydroxyapatite from  Ca(NO3)2 - (NH4)3PO4 solutions.
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Introduction

Metal materials such as stainless steel or titanium and
its alloys are commonly used as the bone implants. The
modification of metal materials surface seems to be the ef-
fective method of improvement of implant - bone joint qual-
ity. The methods which do not require the high temperature
treatment of the covered implant (for example sol-gel,
elektrophoresis or biomimetic method) are one of  the most
advantageous way of layers setting [1]. The layer improve

fraktograficzn¹ wykonano na dyfraktometrze X'Pert produk-
cji Philipsa z u¿yciem promieniowania Cu Ka. Morfologiê
warstw HAP-GElATIN i ich sk³ad chemiczny badano przy
u¿yciu mikroskopu skaningowego Philips XL 30 z mikro-
analizatorem rentgenowskim Link ISIS-EDX.

Wnioski

Stwierdzono, ¿e sk³ad chemiczny i struktura warstw HAP
zale¿y w istotny sposób od pH zolu i od obróbki cieplnej.
Najkorzystniejsze warto�ci  pH to zakres 6.5-7.8. Faza apa-
tytowa mo¿e siê tworzyæ nawet w temperaturach tak niskich
jak 4600C jednak aby osi¹gn¹æ lepsze przekrystalizowanie
HAP i wy¿szy stopieñ zagêszczenia warstwy konieczne jest
wygrzewanie w wy¿szych temperaturach.
¯elatyna odgrywa pozytywn¹ rolê przy sporz¹dzaniu zolu
HAP-GELATIN dla otrzymywania pow³ok. ¯elatyna powo-
duje wzrost trwa³o�ci zolu podczas formowania siê amor-
ficznych nanocz¹stek hydroksyapatytu w wodnym roztwo-
rze soli wapnia i magnezu.

Podziêkowanie

Autorzy wyra¿aj¹ wdziêczno�æ Ministrowi Nauki i Infor-
matyzacji za finansowanie tej pracy. Projekt PBZ-KBN-082-
T08/2002

BADANIA POW£OK FOSFORANO-
WO-KRZEMIANOWYCH NA PO-
D£O¯U METALICZNYM METOD¥
SPEKTROSKOPII W POD-
CZERWIENI ORAZ METODAMI
RENTGENOWSKIMI

M.ROKITA, M.HANDKE, A.BRO¯EK, A.ADAMCZYK,
W. JASTRZÊBSKI

WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ I CERAMIKI

AKADEMIA GÓRNICZO-HUTNICZA W KRAKOWIE

AL. MICKIEWICZA 30, 30-059 KRAKÓW

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),54-57]

Wstêp

Modyfikacja powierzchni, stosowanych jako implanty
ko�ci, materia³ów metalicznych wydaje siê byæ efektywnym
sposobem poprawy jako�ci po³¹czenia implant-ko�æ. Ko-
rzystnymi sposobami nak³adania pow³ok na implanty s¹
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the biological properties of implant and didn't worse its me-
chanical features. The covered layer decrease the nega-
tive influence on the implant-bone border, reduce the risk
of inflammatory state on the border and activate the sur-
face biologically as well as enable formation of chemical
bonds between the implant and alive tissue (as a conse-
quence the implant is better joined with bone). At the same
time the layer is a kind of specific barrier which prevent the
harmful substances penetration from metallic implant to alive
bone [2]. The layers which can be satisfied should be sta-
ble, chemically resistant in the aggressive medium such as
physiological salt solution and hermetic as well as be bio-
logically active. Biological activity is usually temporarily es-
timated on the base of hydroxyapatite growth possibility.
The chemical composition, the way of deposition , structure
and thickness of the layer are the main parameters which
decide about layers properties.

Experimental

Tee layers were deposited on the titanium alloy (Ti90/
Al6/V4) base using sol-gel and biomimetic method [3]. The
sol gel method is based on depositing by rising from one or
multicomponent sol with the constant speed. The sols are
usually prepared on the base of organic precursors of de-
sirable oxides. The method enable to obtain the layers on
different bases irrespective of their shape.  The layer forms
and condense as the result of hydrolysis, polycondensation
of the sol and evaporation of dissolvent during rising proc-
ess, in the room temperature. The final density and adhe-
sion the layer obtains during heat treatment in the tempera-
tures not higher than 600oC. The possibility of different com-
position sols application and obtaining the very pure and
homogeneous layers on different types of base materials
are the main advantage of sol-gel method. The thickness,
adhesion and density of the layers were regulated by com-
position, concentration and viscosity of sol, condense con-
ditions choice as well as repeated deposition of sol (sols)
on the base material. The modification of deposited sol, by
the addition of fine crystalline hydroxyapatite, was applied
too.

The biomimethic method is based on keeping the im-
plant in synthetic body fluid (SBF) in temperature of 37oC.
The process simulates the natural bone growth conditions
in the aggressive medium. Beside or in place of expecting
process of hydroxyapatite growth the dissolution or peeling
of the layer, and some other compositions (for example
chlorates) growth is possible as a result of implant contact
with SBF. This is the reason why biomimetic growth of hy-
droxyapatite was treated as preliminary test of biological
activity of the layer [4].

The following phosphor-silicate layers were selected to
later work:
- series a - layers obtained from  20NaCaPO480SiO2 sol,
- series b - layers obtained from  SiO2 sol with the addition
of fine crystalline natural hydroxyapatite,
- series c - layers obtained from  20NaCaPO480SiO2 sol
with the addition of fine crystalline natural hydroxyapatite.

The obtained layers were examined in order to define
their chemical and phase composition, crystallinity or amor-
phism and the morphology. The estimation of crystallinity
or amorphism of layers and, in some cases, fixing their phase
composition was made on the base of X-ray diffraction
method. The X-ray diffraction measurements enable to de-
fine the phase composition of crystalline materials in the
form of powder or layers on different bases. The measure-
ments were made using  X`Pert Philips and FPM Seifert
XRD7 diffractometer (monochromatic radiance with wave

metody nie wymagaj¹ce wysokotemperaturowej obróbki
termicznej pokrytego implantu, takie jak metoda zol-¿el,
elektroforeza czy metoda biomimetyczna [1].  Pow³oka po-
prawia w³a�ciwo�ci biologiczne implantu, nie wp³ywaj¹c na
jego w³a�ciwo�ci mechaniczne. Naniesienie pow³oki mini-
malizuje negatywne oddzia³ywania na granicy tkanka - im-
plant, zmniejsza ryzyko powstawaniu stanów zapalnych na
granicy, oraz uaktywnia powierzchniê biologicznie i umo¿li-
wia wytworzenie wi¹zañ chemicznych pomiêdzy implantem
a ¿yw¹ tkank¹, co w konsekwencji powoduje lepsze zako-
twiczenie implantu w ko�ci. Jednocze�nie pow³oka stanowi
swoist¹ barierê zapobiegaj¹c¹ przenikaniu substancji szko-
dliwych z metalicznego implantu do ¿ywej tkanki [2]. Po-
w³oki mog¹ce spe³niaæ powy¿sze funkcje powinny siê ce-
chowaæ trwa³o�ci¹, odporno�ci¹ chemiczn¹ w �rodowisku
agresywnym, jakim s¹ p³yny fizjologiczne ¿ywego organi-
zmu, odporno�ci¹ na �cieranie i szczelno�ci¹, a równocze-
�nie wykazywaæ w³a�ciwo�ci bioaktywne (najczê�ciej wstêp-
nie okre�lane  na podstawie zdolno�ci narastania na jej
powierzchni hydroksyapatytu). O w³a�ciwo�ciach pow³oki
decyduje przede wszystkim jej sk³ad chemiczny, sposób
nanoszenia, struktura i grubo�æ.

Preparatyka

Pow³oki nanoszono na kszta³tki ze stopu tytanu (Ti90/
Al6/V4) metod¹ zol-¿el i metod¹ biomimetyczn¹ [3]. Meto-
da zol-¿el, polegaj¹ca na nak³adaniu metod¹ wynurzenio-
w¹ ze sta³¹ prêdko�ci¹ jedno lub wielosk³adnikowego zolu,
sporz¹dzonego najczê�ciej na bazie organicznych pochod-
nych, umo¿liwia sporz¹dzenie pow³ok na ró¿norodnych
materia³ach, niezale¿nie od ich kszta³tu. W wyniku postê-
puj¹cej hydrolizy i polikondensacji zolu oraz odparowania
rozpuszczalnika pow³oka formuje siê i zagêszcza ju¿ w trak-
cie wynurzania, w temperaturze pokojowej. Docelow¹ zwar-
to�æ i przyczepno�æ pow³oki uzyskiwano w wyniku usuniê-
cia rozpuszczalnika i resztek organicznych w procesie ob-
róbki termicznej w temperaturach nie wy¿szych ni¿ 600oC.
Zalet¹ metody zol-¿el jest mo¿liwo�æ zastosowania zoli o
ró¿norodnych sk³adach oraz uzyskania bardzo czystych,
jednorodnych pow³ok na rozmaitych pod³o¿ach. Grubo�æ,
przyczepno�æ i zwarto�æ warstw regulowano poprzez sk³ad,
stê¿enie i lepko�æ zolu, dobór warunków zagêszczania oraz
wielokrotne nanoszenie zolu/zoli na pod³o¿e. Stosowano
równie¿  modyfikacjê nanoszonego zolu, poprzez wprowa-
dzenie do niego cz¹stek sta³ych  hydroksyapatytu.

Metoda biomimetyczna polega na termostatowaniu im-
plantu pokrytego pow³ok¹ w syntetycznym osoczu (SBF) w
temperaturze 37oC, symuluj¹cym warunki naturalnego wzro-
stu ko�ci. SBF jest �rodowiskiem agresywnym, w zwi¹zku
z czym na skutek kontaktu implantu pokrytego pow³ok¹ ze
sztucznym osoczem, obok lub zamiast po¿¹danego zjawi-
ska narastania hydroksyapatytu, mo¿e wystêpowaæ roz-
puszczanie pow³oki, z³uszczanie siê pow³oki lub wytr¹ca-
nie zwi¹zków innych ni¿ hydroksyapatyt (np.: chlorków). Tym
samym biomimetyczny wzrost hydroksyapatytu traktowa-
ny by³ jako g³ówne wstêpne kryterium sprawdzaj¹ce jako�æ
pow³oki i jej w³a�ciwo�ci bioaktywne [4].

Do badañ wytypowano pow³oki fosforanowo-krzemiano-
we sporz¹dzone z zoli o nastêpuj¹cych sk³adach:
- seria a - zol 20NaCaPO480SiO2,
- seria b - zol SiO2 z dodatkiem naturalnego hydroksyapa-
tytu,
- seria c - zol 20NaCaPO480SiO2 z dodatkiem naturalnego
hydroksyapatytu.

Otrzymane pow³oki poddano badaniom, maj¹cym na celu
okre�lenie sk³adu chemicznego i fazowego, krystaliczno�ci
b¹d� amorficzno�ci pow³ok oraz ich morfologii. Ocenê kry-
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staliczno�ci b¹d� amorficzno�ci pow³ok oraz w przypadku
niektórych pow³ok okre�lenie ich sk³adu fazowego prowa-
dzono metod¹ dyfrakcji rentgenowskiej. Pomiary rentgeno-
graficzne (XRD) umo¿liwiaj¹ identyfikacjê fazow¹ materia-
³ów krystalicznych  w formie proszkowej, litej oraz cienkich
warstw na ró¿norodnych pod³o¿ach. Pomiary przeprowa-
dzono przy pomocy dyfraktometrów X`Pert firmy Philips oraz
FPM Seifert XRD7 (w obu przypadkach stosowane jest pro-
mieniowanie monochromatyczne o d³ugo�ci fali 1.5418A,
odpowiadaj¹ce linii CuKa, detekcja - licznik scyntylacyjny).
Badania pow³ok przeprowadzono w dwóch wariantach: ba-
daj¹c pow³okê na³o¿on¹ na pod³o¿e (metoda proszkowa
lub GID) lub badaj¹c sam materia³ zdrapany z pow³oki (me-
toda proszkowa). Ze wzglêdu na nisk¹ krystaliczno�æ lub
amorficzno�æ pow³ok oraz wysok¹ krystaliczno�æ pod³o¿a
badania prowadzone na próbkach typu warstwa na pod³o-
¿u metalicznym s¹ najczê�ciej ma³o czytelne. Z tego powo-
du do badania pow³ok na metalach wykorzystany zosta³
zespó³ optyki wi¹zki równoleg³ej (GID), w sk³ad którego
wchodz¹ szczeliny Sollera oraz monochromator na wi¹zce
ugiêtej. Wyd³u¿enie drogi wi¹zki w warstwie poprzez zasto-
sowanie sta³ego, niskiego (w=1-3o) k¹ta padania, pozwala
na polepszenie stosunku intensywno�ci refleksów zwi¹za-
nych z sam¹ warstw¹ do intensywno�ci refleksów zwi¹za-
nych z pod³o¿em, a tym samym na identyfikacjê fazow¹
materia³u warstwy w przypadku jej niskiej krystaliczno�ci.
Spektroskopia w podczerwieni (IR) jest nieniszcz¹c¹ meto-
d¹ umo¿liwiaj¹c¹ badanie pow³ok, zarówno krystalicznych
jak i amorficznych, na ró¿norodnych pod³o¿ach. Zakres
badañ obejmowa³  g³ównie: analizê fazow¹ pow³ok na ró¿-
nych pod³o¿ach, rozró¿nianie faz krystalicznych i amorficz-
nych, identyfikacjê ugrupowañ OH- i H2O czy grup wêgla-
nowych wbudowanych w strukturê pow³oki itd., przy pomo-
cy w spektrometrów fourierowskich BioRad: FIR-FTS60v,
MIR-FTS60v, Excalibur z mikroskopem UMA500, NIR-MIR
FTS6000 z przystawk¹ ramanowsk¹ i laserem Nd-YAG.
Morfologia otrzymanych pow³ok, ocena ich homogeniczno-
�ci oraz szacunkowa mikroanaliza chemiczna pow³ok wy-
konana zosta³a z zastosowaniem mikroskopu scanningo-
wego z przystawk¹ do mikroanalizy rentgenowskiej (FEI/
Philips ESEM XL30 TMP z EDX-EDAX  (BSE - detektor
Centaurus)).

Dyskusja wyników

Analiza rentgenogramów otrzymanych pow³ok wykaza-
³a, ¿e pow³oki te maj¹ charakter drobnokrystaliczny, ze
znaczn¹ domieszk¹ fazy amorficznej (zw³aszcza w przy-
padku serii b). Na podstawie wyników badañ przeprowa-
dzonych technik¹ GID mo¿na przypuszczaæ, ¿e dominuj¹-
cymi fazami krystalicznymi w próbkach serii a oraz c s¹
krzemiany i fosforany wapnia, natomiast w próbkach serii b
fosforany wapnia. Pomiary rentgenowskie przeprowadzo-
no ponownie dla ka¿dej próbki po cyklu termostatowania w
sztucznym osoczu (SBF) oraz po wygrzaniu termostatowa-
nych pow³ok w temperaturze 600oC. Rentgenogramy
wszystkich próbek po termostatowaniu w SBF wskazuj¹ na
obecno�æ w próbkach fosforanów wapnia (ze wzglêdu na
nisk¹ krystaliczno�æ nie mo¿na stwierdziæ, czy jest to jedna
faza, czy mieszanina kilku fosforanów). W wyniku wygrze-
wania próbek na rentgenogramach pojawiaj¹ siê piki cha-
rakterystyczne dla hydroksyapatytu. Analiza zdjêæ z mikro-
skopu scanningowego i mikroanalizy punktowej pozwala na
potwierdzenie powy¿szych wniosków. Aby w pe³ni potwier-
dziæ, ¿e na wszystkich badanych pow³okach nastêpuje
wzrost hydroksyapatytu (b¹d� apatytu) w warunkach ter-
mostatowania w SBF porównywano widma w podczerwie-
ni pow³ok przed i po termostatowaniu (RYS.1). Obecno�æ

length of 1.5418A - CuKa line; scintillatic counter). The two
variants of measurements were realised: for the layer on
the base material (GID and powder method) and for the
powdered layer scraped from the base (powder method).
The measurements of ceramic layer on the metallic base
are usually illegible because of very low crystallinity of lay-
ers and high crystallinity of the base.  Therefore the parallel
insident beam optics (grasing insidence diffraction - GID
method) with Soller slits and the monochromator on the dif-
fracted beam was used to examined the layers on metal
base. The extension of the beam way in layer, obtained
through using constant low glancing angle (w=1-3o), enable
to improve the ratio of peaks connected with the same layer
intensity to the peaks due to base material intensity. The
used method makes it possible to identify the phases in the
layer of low crystallinity.
The infrared spectroscopy enables the investigation of lay-
ers on the different bases, independently of their crystallin-
ity. The range of works included the phase analyse of lay-
ers deposited on different base materials, the identification
of crystalline and amorphous phases, discernment of OH- i
H2O or carbonate groups built in layer structure, using
BioRad fourier diffractometers: FIR-FTS60v, MIR-FTS60v,
Excalibur with microscope UMA500 and NIR-MIR FTS6000
with Raman equipment and Nd-YAG laser.
 The morphology, homogeneity and estimated chemical
microanalysis were made using FEI/Philips ESEM XL30
TMP z EDX-EDAX scanning microscope with X-ray
microanalyse detector  (BSE - detektor Centaurus).

Results and discussion

The analyse of X-ray diffraction patterns showed that the
layers are fine crystalline with the addition of amorphous
phase (especially in case of series b). On the base of GID
method results one can suppose that silicates and calcium
phosphates in case of series a and c while only calcium
phosphates in case of series b are the main phases in the
samples. The X-ray measurements were made again after
keeping in SBF as well as after heat treatment in tempera-
ture of 600oC. All the X-ray patterns for the samples after
keeping in SBF shows the peaks characteristic for calcium
phosphates. Because of low crystallinity it is impossible to
check if there is only one type of calcium phosphate or the
mixture of similar structure phosphates in the samples. Af-
ter the samples heating process the peaks characteristic
for hydroxyapatite can be observed on almost all X-ray dif-
fraction patterns. The analysis of scanning microscope pic-
tures and X-ray point microanalysis results enable to con-
firm the above conclusions. The next stage of the work led
to confirm the hydroxyapatite (or any kind of apatite) growth
during SBF keeping process. The IR spectroscopy spectra
for the samples before and after keeping in SBF were com-
pared. The presence of bands at about 565, 600, 1035
cm-1 testify to presence of apatite in the layers. If
hydroksyapatite is formed we can observe additionally the
bands at about 630 and 3570 cm-1. The bands in the range
of 1400-1650 cm-1 confirm the carbonate groups presence.
On the example of selected sample of a series (FIG.1) we
can observe the growth of intensity of the bands connected
with hydroxyapatite after keeping in SBF (spectrum 3). This
result confirm the bioactive properties of deposited layer.
The spectra of amorphous silica gel (spectrum 1) and crys-
talline synthetic hydroxyapatite (spectrum 4) are presented
to. The analogous results, confirming the hydroxyapatite
growth, were obtained in case of samples of all series.
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apatytu potwierdza obecno�æ na widmach w zakresie �rod-
kowej podczerwieni pasm przy ok. 565, 600, 1035 cm-1.
Je¿eli wykszta³ca siê hydroksyapatyt dodatkowo na widmie
pojawiaj¹ siê pasma przy ok. 630 i 3570 cm-1. Pasma w
zakresie 1400 -1650 cm-1 �wiadcz¹ o obecno�ci grup wê-
glanowych w wykszta³conym apatycie. Na przyk³adzie widm
wybranej próbki serii a (RYS.1) mo¿na zaobserwowaæ
wzrost intensywno�ci pasm charakterystycznych dla hydrok-
syapatytu po termostatowaniu w SBF, co potwierdza bio-
aktywne w³a�ciwo�ci naniesionej pow³oki. Dla porównania
na rysunku umieszczono widmo czystego amorficznego ¿elu
krzemionkowego (1) oraz syntetycznego, krystalicznego hy-
droksyapatytu (4). Analogiczne wyniki, potwierdzaj¹ce na-
rastanie apatytu (nie zawsze wykszta³conego hydroksyapa-
tytu), otrzymano dla próbek pozosta³ych serii.

Wnioski

1. Opracowano procedurê otrzymywania klarownych i sta-
bilnych w czasie zoli krzemianowych (o ró¿nym stê¿eniu
SiO2) i krzemianowo - fosforanowych oraz zoli z dodatkiem
naturalnego hydroksyapatytu.
2. Obserwacje i badania pow³ok otrzymanych z tych zoli
wskazuj¹ na mo¿liwo�æ korzystnej pod wzglêdem biologicz-
nym modyfikacji pod³o¿a. Otrzymane pow³oki s¹ amorficz-
ne lub drobnokrystaliczne (badania XRD), na podstawie
badañ w podczerwieni oraz badañ pod mikroskopem scan-
ningowym mo¿na stwierdziæ, ¿e w czasie termostatowania
nastêpuje bardzo powolne narastanie amorficznych fosfo-
ranów wapnia. Pow³oki wykazuj¹ lepsze w³asno�ci (przy-
czepno�æ, mniej spêkañ) w przypadku wielokrotnego na-
k³adania pow³oki na pod³o¿e i wyd³u¿enia czasu suszenia
pow³oki pomiêdzy jednym a drugim nak³adaniem warstwy.
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Conclusions

1. The procedure of clear and time stable silicate and
phospho-silicate sols with the addition of natural hydroxya-
patite was prepared.
2. All the measurements and observations show that the
layers obtained from the prepared sols can advantageously
modify the biological surface properties of the implants. The
obtained layers are amorphous or fine crystalline (XRD
measurements). The growth of apatite on the implant sur-
face, after keeping in SBF is observed on the base of IR
spectroscopy and scanning microscopy measurements.
Better properties of the layer (better adheion, the less
amount of cracks) can be obtained through several times
sol depositing and elongation of drying time during deposi-
tion proces.
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RYS. 1. Widma spektroskopowe w podczerwieni:
1) ¿elu krzemionkowego, 2) próbki serii a, 3) próbki
serii a po termostatowaniu w SBF, 4)
krystalicznego hydroksyapatytu.
FIG. 1. IR spectra of: 1) silica gel, 2) a series
sample, 3) a series sample after keeping In SBF,
4) crystalline hydroksyapatite.
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BADANIA RENTGENOGRAFICZNE
¯ELI I POW£OK KRZEMIANOWYCH
I KRZEMIANOWO-
FOSFORANOWYCH

A. ADAMCZYK, M. HANDKE, M. ROKITA, A. BRO¯EK

WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ I CERAMIKI AGH
30-059 KRAKÓW, AL. MICKIEWICZA 30

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),58-60]

Wspó³czesna medycyna korzysta w bardzo szerokim za-
kresie z ró¿nego typu implantów, w�ród których szerok¹
grupê stanowi¹ implanty tytanowe oraz z pochodnych sto-
pów tytanowych. Aby wprowadzenie implantu, czyli obce-
go elementu, do organizmu mog³o przynie�æ oczekiwane,
korzystne rezultaty, musi on spe³niaæ wiele wymagañ, w�ród
których jednymi z wa¿niejszych s¹ dobre przyleganie ota-
czaj¹cych implant tkanek do jego powierzchni oraz jego
bioaktywno�æ. Wymienione w³a�ciwo�ci mog¹ byæ modyfi-
kowane poprzez pokrywanie implantów ró¿norodnymi po-
w³okami w trakcie takich procesów jak: napylanie plazmo-
we, elektroforeza czy metoda zol- ¿el. Coraz czêstsze wy-
korzystanie tej ostatniej podyktowane jest znacznymi mo¿-
liwo�ciami modyfikowania w³a�ciwo�ci nak³adanych warstw
poprzez zmianê ich sk³adu chemicznego, a co za tym idzie
zmiany struktury pow³oki i jej sk³adu fazowego. Metoda zol-
¿el umo¿liwia równie¿ nak³adanie sekwencji warstw w celu
polepszenia wytrzyma³o�ci mechanicznej pow³oki, zwiêk-
szenia przyczepno�ci miêdzy pow³ok¹ a powierzchni¹ im-
plantu czy zainicjowania jej bioaktywno�ci. Warto tak¿e przy-
pomnieæ o znacznie ni¿szych temperaturach, w jakich otrzy-
muje siê ceramiczne pow³oki ¿elowe w porównaniu z inny-
mi technikami (badane warstwy wygrzewane by³y w tem-
peraturach nie przekraczaj¹cych 900oC).
Jak mo¿na zaobserwowaæ, wa¿nym etapem badania po-
w³oki jest zdefiniowanie jej sk³adu fazowego i struktury,
pozwalaj¹ce wyci¹gaæ, na podstawie obecno�ci konkret-
nych faz, wstêpne wnioski na temat takich cech jak wytrzy-
ma³o�æ mechaniczna, odporno�æ chemiczna, bioaktywno�æ
czy okre�liæ stopieñ przekrystalizowania warstwy (lub jej
amorficzno�æ). W celu przeprowadzenia analizy fazowej
materia³ów krystalicznych syntezowanych w postaci pow³ok
na ró¿nego typu pod³o¿ach, najkorzystniej jest zastosowaæ
niskok¹towe pomiary rentgenograficzne otrzymywane z
wykorzystaniem optyki wi¹zki równoleg³ej (konfiguracja
GID). Przyjêcie sta³ego, niewielkiego k¹ta padania w (w£3o)
pozwala wyd³u¿yæ drogê wi¹zki padaj¹cej w warstwie po-
wierzchniowej materia³u, a wiêc w badanej pow³oce, co
prowadzi do zminimalizowania efektów pochodz¹cych od
samego pod³o¿a. W rezultacie na dyfraktogramie dominuj¹
refleksy zwi¹zane z pow³ok¹ przy jednocze�nym obni¿eniu
intensywno�ci b¹d� ca³kowitym wyeliminowaniu refleksów
pochodz¹cych od pod³o¿a. Jest to równie¿ wa¿ne z powo-
du najczê�ciej niskiego stopnia krystaliczno�ci pow³ok b¹d�
obecno�ci fazy amorficznej, co równie¿ wp³ywa na pogor-
szenie jako�ci mierzonego dyfraktogramu.
Do syntezowania pow³ok, badanych w niniejszej pracy sto-
sowano jako wyj�ciowe nastêpuj¹ce komponenty: alkoho-
lowy roztwór azotanu wapnia, zol krzemionkowy, zol cyrko-
nowy oraz zol krzemionkowy z roztworem azotanu wapnia
i prekursorem fosforu. Pow³oki otrzymywano metod¹ zol-
¿el poprzez na³o¿enie trzech warstw, przy czym przed na-
³o¿eniem kolejnej warstwy poprzez zanurzeniem próbki w
odpowiednim zolu poprzednia warstwa by³a suszona przez
15 minut. Kolejnym etapem by³o wygrzewanie warstw w
temperaturach dochodz¹cych maksymalnie do 900oC przez

THE X-RAY STUDIES OF SILICATE
AND PHOSPHOSILICATE GELS
AND COATINGS

A. ADAMCZYK, M. HANDKE, M. ROKITA, A. BRO¯EK

FACULTY OF MATERIALS SCIENCE AND CERAMICS

AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY

AL. MICKIEWICZA 30, 30-059 CRACOW, POLAND

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),58-60]

The contemporary medicine make use of different type im-
plants very widely, among which titanium and titanium al-
loys ones create a large group. If the implantation of a
strange element is to bring positive results, the implant
should fulfill a lot of requirements, among which two are
very important: a good adhesion of surrounding tissues to
the implant surface and its bioactivity. The properties men-
tioned above can be modify by covering of the implant sur-
face with different type coatings during processes as plasma
spraying, electrophoresis or sol-gel method. The last one is
used more and more often because of large possibilities of
properties modification of coatings by their chemical com-
position changes and thus changes in structure and phase
compositions of coatings synthesized. The sol-gel method
also enables to apply a few coatings in order to improve a
mechanical strength and an adhesion as well as to initiate a
bioactivity of an implant surface. It is also worth to recall of
much lower temperatures of synthesis in sol-gel method in
comparison with other processes (the layers studied were
annealed up to 900oC).
As one can observe, the examination of a structure and a
phase composition of coating is an important stage, allow-
ing to draw initial conclusions on properties like a mechani-
cal strength, a chemical resistance, a bioactivity or a crys-
tallization rate of coating, basing on the presence of par-
ticular phases.
To conduct a phase analysis of material in form of coating
on different type of base obtained, one can use a parallel
beam optics (GID configuration). The applying of a stable
incident angle w (w£3o) allows to elongate the incident beam
path in the superficial layer what results in the minimization
of base effects. Thus peaks due to the coating predominate
in the diffraction patterns simultaneously with the reducing
of an intensity of peaks connected with the base. The elon-
gation of beam path is also important because of poor crys-
tallization or the presence of amorphous phase in the coat-
ing as a rule, what can also influence on the XRD pattern
quality.
As raw materials for samples studied in this work, the fol-
lowing components were used: silica sol, zirconia sol, alco-
hol solution of calcium nitrate, and silica sol with calcium
nitrate and Ca precursor. The layers were obtained using
sol-gel method, by three times coat deposition. Each de-
posit was dried in 15 minutes before the next coating by
dipping the sample in the proper gel. Then the whole coat-
ing was annealed up to 900oC in 3 to 6 hours. In this way
prepared samples were then examined by GID (grazing in-
cidence reflection) measurements with w=1.5o in the range
of 20-60o [2q]. At the same time, the gel samples of analogi-
cal compositions, under the same conditions, were obtained
in the form of powders of a different graining.
The phase analysis was also carried out for this type of
material basing on a standard DSH method measurements.
The comparison of phase analysis of selected coating and
analogical gel sampls is shown in the FIG.1.
In the diffraction pattern of the layer (FIG.1a), the reflec-
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tions due to the base predominate in spite of meas-
urement conditions - these are reflections connected
with titanium containing phases.
The background raised in the range of 25-35o [2q]
suggests the significant presence of amorphous
phase in a layer, additionally one can observe a few
peaks due to CaO. In case of powder gel sample,
the variety of phases crystallized during the anneal-
ing process is bigger (FIG.1b), two of them:
wollastonite and the mixture of monoclinic and regu-
lar forms of zirconia are desired because of the prop-
erties connected with them [1,2].
As mentioned at the beginning of this abstract, both
gels and coatings were annealed in argon atmos-
phere and in the air. The influence of annealing con-
ditions on phases obtained were checked for a few

coatings and gels selected (FIG.2). The XRD patterns analy-
sis confirms the presence of zirconia in both powders heated
- what is suggested by the reflections at about 30o,35o,50o

and 60o [2q], and it is probably the mixture of tetragonal and
regular forms of zirconia while a monoclinic ZrO2 is not ob-
served [1,2].
In the air-annealed samples one can observe peaks con-
nected with wollastonite (FIG.2a), not observed in the XRD
pattern of sample in argon annealed. This indicates the ten-
dency of wollastonite crystallization in air-annealed sam-
ple, which is responsible for the layer bioactivity.
In case of coatings, the further studies will concentrate on
developing of such synthesis condition and chemical com-
positions, which enable to obtain layers of high bioactivity
and good mechanical strength, with zircon containing phases
connected.
The similar studies have been carried out for the
hydroksyapatite phase containing coatings, on titanium and
its alloys implants deposited [3].

3 do 6 godzin w atmosferze argonu lub w powietrzu. Dla tak
otrzymanych pow³ok przeprowadzono niskok¹towe pomia-
ry rentgenograficzne w zakresie 20-60o [2q] przy sta³ym k¹-
cie padania w=1.5o. Równocze�nie zsyntezowano w takim
samych warunkach ¿elowe próbki o analogicznych sk³a-
dach, ale w postaci proszków o ró¿nym stopniu uziarnie-
nia.
Dla proszkowych materia³ów ¿elo-pochodnych równie¿ prze-
prowadzono analizê fazow¹ w oparciu o standardowe po-
miary metod¹ proszkow¹ DSH. Porównanie analizy fazo-
wej dla wybranych próbek ¿elowych oraz w postaci pow³ok
przedstawiono na RYS.1.
Na dyfraktogramie otrzymanym dla warstwy (RYS.1a) do-
minuj¹, pomimo zastosowanych warunków pomiarowych,
efekty zwi¹zane z pod³o¿em - s¹ to refleksy dla faz zawie-
raj¹cych tytan. Podniesione t³o sugeruje natomiast znacz-
ny udzia³ fazy amorficznej w warstwie, dodatkowo mo¿na
zaobserwowaæ pojawienie siê kilku najmocniejszych reflek-
sów dla tlenku wapnia CaO. W przypadku proszkowej próbki
¿elowej ró¿norodno�æ krystalizuj¹cych w trakcie wygrzewa-
nia faz jest znacznie wiêksza, pojawiaj¹ siê dwie najbar-
dziej po¿¹dane ze wzglêdu na w³a�ciwo�ci nadawane syn-
tezowanym materia³om tj. wolastonit oraz mieszanina tlen-
ków cyrkonu krystalizuj¹cych w uk³adzie jednosko�nym oraz
regularnym [1,2].
Jak ju¿ wcze�niej podano, pow³oki i proszki wygrzewane
by³y zarówno w atmosferze argonu, jak i w powietrzu. Dla
wybranych sk³adów sprawdzono wp³yw atmosfery wygrze-
wania na strukturê syntezowanych pow³ok, jak równie¿
otrzymanych proszków (RYS.2). Analiza dyfraktogramów
potwierdzi³a obecno�æ tlenku cyrkonu ZrO2 w obydwóch
wygrzewanych proszkach - co sugeruj¹ refleksy przy oko³o
30o,35o,50o oraz 60o [2q], przy czym jest to prawdopodob-
nie mieszanina dwóch odmian: tetragonalnego i regularne-
go ZrO2, nie zaobserwowano natomiast obecno�ci jedno-
sko�nej formy tej fazy [1,2]. W próbce wygrzewanej w po-
wietrzu widoczne s¹ tak¿e refleksy pochodz¹ce od wola-
stonitu (RYS.2a), nie wystêpuj¹ce na dyfraktogramie prób-
ki wygrzewanej w argonie. Wskazuje to na tendencjê do
krystalizacji wolastonitu czyli fazy odpowiedzialnej za bio-
aktywno�æ pow³oki, w³a�nie w próbkach wygrzewanych w
powietrzu.
 W przypadku pow³ok dalsze badania bêd¹ prowadzone w
kierunku opracowania takich warunków syntezy oraz sk³a-
dów, które pozwol¹ na otrzymanie pow³oki o wysokiej bio-
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RYS. 1. Porównanie dyfraktogramów: dla
pow³oki (a); dla próbki o analogicznym
sk³adzie otrzymanej w postaci proszku(b).
FIG. 1. The comparison of the diffraction
patterns: of coating (a); of powder gel
sample of analogical composition (b).

RYS. 2. Porównanie dyfraktogramów dla próbki
proszkowej wygrzewanej do 900oC w argonie (a);
dla próbki o tym samym sk³adzie wygrzewanej do
900oC w powietrzu (b).
FIG. 2. The comparison of diffraction patterns of
powder gel sample annealed in argon up to 900oC
(a); of powder sample of the same composition
annealed up to 900oC in air (b).
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aktywno�ci, cechuj¹cej siê jednocze�nie dobr¹ wytrzyma-
³o�ci¹ mechaniczn¹, zwi¹zan¹ z kolei z obecno�ci¹ faz za-
wieraj¹cych cyrkon.
Analogiczne badania przeprowadzone zosta³y i s¹ nadal
kontynuowane dla pow³ok zawieraj¹cych fazê hydroksyapa-
tytow¹, nak³adanych na implanty z tytanu oraz jego stopów
[3].
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ZE STOPEM DENTYSTYCZNYM
REMANIUM 2000
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AL. MICKIEWICZA 30, 30-059 KRAKÓW
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POLSKA AKADEMIA NAUK,
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Wprowadzenie

Tytan i jego stopy, jak i inne metale cechuje wytrzyma-
³o�æ, sztywno�æ, twardo�æ i odporno�æ na uderzenie, czyli
s¹ to w³a�ciwo�ci które s¹ szczególnie wa¿ne dla zastoso-
wañ w protetyce stomatologicznej jak równie¿ w urz¹dze-
niach pracuj¹cych pod du¿ym obci¹¿eniem jak np. w prote-
zach stawowych. W medycynie i stomatologii zwykle u¿y-
wa siê: czysty tytan (cpTi) i jego stopy (przewa¿nie Ti-6Al4V,
Ti-Al-Nb), stopy kobaltu ( g³ównie Co-Cr-Mo,  Co-Ni-Cr-Mo,
Co-Cr-W-Ni), stal nierdzewn¹, np. typu 316L, stopy Ni-Ti,
metale bazuj¹ce na z³ocie, amalgamat dentystyczny (stopy
Ag-Sn) [1].
W procesie przygotowywania metalowych aparatów prote-
tycznych, na pocz¹tku ich powierzchniê siê piaskuje a na-
stêpnie licuje siê porcelan¹ w podwy¿szonej temperaturze.
W rezultacie obróbki termicznej, pomiêdzy porcelan¹ a
metalem wytwarza siê warstwa po�rednia. Istnienie tej war-
stwy jest konieczne dla  uzyskania dobrej adhezji porcela-
ny pomiêdzy porcelan¹ a metalem. Jednak¿e czasem zda-
rza siê, ¿e taka warstwa nie powstanie i porcelana odpada.
W celu wykreowania warunków dobrej adhezji, w prezento-
wanych badaniach próbki stopu kobaltowego (Remanium
2000) zosta³y pokryte pow³ok¹ krzemionkowo-tytanow¹
metod¹ zol-¿el [2,3], po czym  zosta³y wygrzane w tempe-
raturze 8500C a nastêpnie licowane porcelan¹. W ten spo-
sób wytworzono now¹ warstwê po�redni¹ pomiêdzy meta-
lem i porcelan¹. Warstwa krzemionkowo-tytanowa, podczas
wygrzewania funkcjonuje jako warstwa ³¹cz¹ca (joint layer)
pomiêdzy metalem a porcelan¹ co zapewnia dobr¹ adhe-
zjê porcelany do metalu.
Celem tej pracy jest badanie zmian jakie zachodz¹ w war-
stwie krzemionkowo-tytanowej na³o¿onej na stop kobalto-
wy podczas wygrzewania w temperaturze 8500C. Oczeku-
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Introduction

Titanium and its alloys, like other metals have the at-
tributes of strength, stiffness, toughness and impact resist-
ance, properties which are accurately important for dental
and for load - bearing applications such as total joint re-
placements. Major metals used  in medical and dental ap-
plications today include: commercially pure titanium (c.p.
Ti) and its alloys (largerly Ti-6Al-4V, Ti-Al-Nb), cobalt-based
alloys (primarily cast  Co-Cr-Mo,  Co-Ni-Cr-Mo, Co-Cr-W-
Ni), stainless steel  (primarily type 316L),  Ni-Ti alloys,  Au-
based materials and dental amalgam (Ag-Sn alloys) [1].
In the preparation course of  metal prosthetic devices, their
surface initially is sand-blasted and then, is faced with ce-
ramic porcelain at elevated temperatures. As a result of its
thermal hardening, an intermediate layer between ceramic
porcelain and metal is formed. This layer is necessary for
good  adhesion between porcelain and supporting metal.
However, sometimes it is not well developed and then, the
porcelain gets detached. In order to create conditions of
good adhesion, in this study cobalt alloy (Remanium 2000)
samples were pre-coated with the silica - titania coating using
sol-gel technique [2,3], then they were heated at 8500C and
faced with dental porcelain. So, new interface between co-
balt alloy  and  dental porcelain was produced. During its
thermal treatment silica-titania layer acts as a joint layer
between metal and porcelain.
The aim of presented work was to study changes in chemi-
cal state of silica - titania coatings on cobalt alloy samples
after firing at elevated temperature (8500C). Chemical in-
teraction  between supporting metal and silica - titania layer
was expected. The surface composition and relative ele-
ment contents in the silica- titania  layer after firing was
studied by  X-ray Photoelectron Spectroscopy (XPS).
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Experimental procedure

Sample preparation
Metal plates 8 x 10 x 0.5 mm, were prepared from cobalt

alloy Remanium 2000. Prior to the sol-gel coating samples
were mechanically polished, degresed and etched. Silica-
titania coating was deposited from silica-titania sol prepared
from  tetraethoxysilane (TEOS) and from titanium propoxide
Ti (OC3H7)4. Final concentration of  SiO2+TiO2 in the silica -
titania sol was 7 wt.%.  The deposition consisted from with-
drawing cobalt alloy plates from silica-titania sol solution at
constant speed 20 cm/min. Then, the samples were dried
and annealed to remove moisture and to densify the coat-
ing.
The surface composition was controlled by XPS. The spec-
tra were obtained by a VG Scientific ESCA - 3 photoelec-
tron spectrometer with Al anode x-ray source (1486.6 eV).
Binding energies (BE) were referenced to the C 1s peak
from the carbon surface deposit  at 284.8 eV. A relative
element content was obtained from the integrated XPS peak
areas. For the calculation the sensitivity factors [4] were
used.

Results and discussion

Remanium 2000 alloy coated with the silica - titania thin
nano-layer was heated at 8500C in argon atmosphere and
then studied by XPS. Surface analysis of the sample is in
TABLE 1.
As it follows from the TAB.1, the surface of the coated alloy
after the preparation was fully covered by products of the
alloy oxidation and the Si-Ti oxide deposit. All main ele-
ments forming the alloy or the coat were detected with ex-
ception of tungsten. It has high spectral sensitivity, there-
fore when tungsten was not detected, it had to be stopped
at the meta - scale interface or dissolved in the oxide
overlayer.
The alloy sample was cold cleaned being not thermally
pretreated before the coating, therefore composition of its
surface and bulk should be approximately the same. As-
suming this state as initial, significant changes at the sur-
face appeared during the heating at elevated temperatures.
As the XPS study shows, the alloy was oxidized and the
surface enriched with chromium  (TAB.2). The binding en-
ergies of the alloy elements (column 2) were measured much
higher than that in their metal state (TAB.1, column 4) and
they were typical for oxidation numbers in corresponding
stable oxides: Mo+6, Co2+ and Cr+3 in anhydrous oxides.
Since fresh silica or titania gels are chemically active, their
reaction with alloy related metal oxides could be expected
[5,6]. Absence of tungsten in the outer surface layer and its
strong enrichment with chromium (TAB.2) support this hy-
pothesis. Also high width (FWHM) of Si2p and Ti2p bands
points at low ordering in neighbourhood of these atoms,
like it is expected for nano-dispersed, low-ordered com-
pounds.

je siê, ¿e ma tutaj miejsce reakcja chemiczna pomiêdzy
pod³o¿em a sk³adnikami pow³oki krzemionkowo-tytanowej.
Sk³ad powierzchni tej warstwy oraz wzglêdn¹ zawarto�æ
(%at) poszczególnych sk³adników po wygrzaniu badano
przy u¿yciu spektroskopii fotoelektronów XPS.

Czê�æ do�wiadczalna

Przygotowanie próbek
Przygotowano p³ytki ze stopu kobaltowego Co-Cr-Mo (Re-
manium 2000) o wymiarach 8x10x0.5 mm. Przed na³o¿e-
niem pow³oki metod¹ zol-¿el, p³ytki czyszczono mechanicz-
nie, odt³uszczano i trawiono.
Pow³okê krzemionkowo-tytanow¹ nak³adano z zolu  krze-
mionkowo-tytanowego przygotowanego z czteroetoksysi-
lanu (TEOS) i z propoksylowej pochodnej tytanu Ti(OC3H7)4.
Stê¿enie SiO2+TiO2 w  zolu krzemionkowo-tytanowym wy-
nosi³o 7% wagowych. Nak³adanie pow³oki odbywa³o siê
przez wynurzanie p³ytki ze stopu kobaltowego z  roztworu
zolu ze sta³¹ szybko�ci¹  20cm/min. Nastêpnie p³ytki su-
szono i wygrzewano w celu usuniêcia wilgoci i zagêszcze-
nia pow³oki.
Chemiczny sk³ad powierzchni badano metod¹ XPS. Widma
rejestrowano na spektrometrze fotoelektronów VG Scientific
ESCA-3 a do pobudzenia widm u¿yto linii AlKa1,2(1486.6
eV). Widma kalibrowano wzglêdem linii C1s  284.8 eV z
powierzchniowego depozytu wêgla. Wzglêdn¹ zawarto�æ
poszczególnych sk³adników pow³oki  (%at) wyznaczono z
ca³kowania pola pasma. W obliczeniach zawarto�ci form ato-
mowych zastosowano wspó³czynniki czu³o�ci [4].

Wyniki i dyskusja

P³ytki ze stopu kobaltowego pokryte krzemionkowo-ty-
tanow¹ warstw¹  wygrzano przez 0.5 godziny w 8500C w
atmosferze argonu a nastêpnie badano metod¹ XPS. Sk³ad
powierzchni próbki przedstawiono w TABELI 1.
Jak wynika z TABELI 1, próbka po jej sporz¹dzeniu na po-
wierzchni jest ca³kowicie pokryta przez tlenkowy depozyt
Si-Ti i produkty utlenienia stopu powsta³e podczas obróbki
termicznej. Zosta³y zarejestrowane wszystkie g³ówne sk³ad-
niki stopu kobaltowego (za wyj¹tkiem wolframu) jak rów-
nie¿ sk³adniki pow³oki. Wolfram posiada wysok¹ czu³o�æ
spektraln¹ i mo¿na wnioskowaæ, ¿e je�li nie zosta³ wykryty
to albo pozosta³ w obszarze tu¿ przy powierzchni metalu
albo rozpu�ci³ siê w zewnêtrznej warstwie tlenkowej.

Line Binding energy  

[eV] 

FWHM Content 

[at%] 

B .E**,  

[eV] 

Ti 2p* 459.4 3.2 0.039  

Si 2p* 103.6 3.7   0.160  

Co 2p 781.3  4.2 0.072 778.3 

Cr 2p 576.2   2.45 0.101 574.4 

Mo 3d 232.4   2. 5   0.006 228.0 

O 1s 530.2 

531.6 

533.3 

1.95  

2.0  

3.3      

0.222 

0.116 

0.284 

0.622 

 

Al2p not detected  ?  

W4f not detected  ?  

*elements constituing the Si-Ti deposit;  
**binding energies in metals (alloys)  

 
TABELA 1. Sk³ad powierzchni XPS próbki stopu
Remanium 2000 z pow³ok¹ Si-Ti.
TABLE 1. XPS surface composition of the Ti-Si
coated Remanium 2000 alloy.

 Co Cr Mo W Si 

B ulk 0.610 0.250 0.070 0.050 0.015 

Surface 0.404 0.564 0.032 - -* 

* Alloy-origin Si2p signal was overcame by that much stronger from 

the deposited layer. For its low content at about 1at% its contribution 

has been neglected. 

 
TABELA 2.  Wzglêdna zawarto�æ sk³adników
stopu ( % at.).
TABLE 2. Alloy elements relative content, at%.
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Relations between alloy elements in the bulk and on the
surface (TAB.2), reveal strong enrichment in chromium, by
more than twice (2.26) and depletion by 1.5 in cobalt during
the processing. The Co/Cr ratio from 2.44 decreased to 0.72.
Also the Si/Ti ratio at the surface (4.0) differ from that in the
initial sol (5.0).
The O1s band appeared irregular and wide. It was well fit-
ted with three peaks at 530.2, 531.6 and 533.3  eV. They
can be attributed to simple cobalt (530.1 eV) with molybde-
num (530.4 eV), chromium (531.5 eV) and silicon (533 eV)
oxides respectively. However their measured intensities do
not follow the corresponding metal contributions. This ob-
servation points to another, more complex structure of the
O1s band, consisted of more contributory peaks. But peaks
located at other B.E-s than that in simple oxides have to be
originated in a mixed oxide compounds or many compo-
nent phases.
Though the XPS method is not fully adequate to solve the
structural problems, however in this case it supplies strong
arguments for a compound formation.
Concluding, it can be assumed, that the silica-titania sol
reacts with metal oxides produced at the alloy surface dur-
ing its high temperature exposition
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Powierzchnia p³ytki przed nanoszeniem pow³oki by³a czysz-
czona na zimno i nie by³a grzana, st¹d sk³ad powierzchni i
wnêtrza stopu winny byæ w przybli¿eniu takie same. Przyj-
muj¹c taki stan za pocz¹tkowy, mo¿na stwierdziæ, ¿e po
wygrzaniu w wy¿szej temperaturze wystêpuj¹ znaczne
zmiany w obszarze powierzchni. Jak pokazuj¹ badania XPS,
stop ulega utlenieniu a powierzchnia wzbogaca siê  w chrom
(TABELA 2). Zmierzone energie wi¹zania sk³adników sto-
pu po wygrzaniu (kolumna 2) posiadaj¹ znacznie wy¿sze
warto�ci  ni¿ energie zmierzone dla wyj�ciowej próbki
(TAB.1, kolumna 4) i  s¹ one typowe dla stopni utlenienia w
odpowiednich trwa³ych tlenkach: Mo6+,  Co2+  i  Cr3+.
Poniewa¿ �wie¿e ¿ele krzemionkowe lub tytanowe s¹ che-
micznie bardzo aktywne,  mo¿na oczekiwaæ ich reakcji z
tlenkow¹ powierzchni stopu [5,6]. Nieobecno�æ wolframu
w zewnêtrznej warstwie powierzchniowej i jej silne wzbo-
gacenie w chrom (TAB.2) potwierdza tê hipotezê. Równie¿
du¿a szeroko�æ po³ówkowa (FWHM) pasm Si2p i Ti2p  po-
zwala wnioskowaæ o niskim uporz¹dkowaniu otoczenia tych
atomów, tak jak to wystêpuje w nano-materia³ach nisko-
krystalicznych.
Porównanie wzglêdnych zawarto�ci sk³adników stopowych
w stopie i na powierzchni (TAB. 2) wskazuj¹ na du¿e wzbo-
gacenie powierzchni w chrom, ponad dwukrotne i oko³o
pó³tora krotne zubo¿enie  w kobalt. Stosunek Co/Cr z 2.44
maleje do 0.72. Równie¿ stosunek Si/Ti przy powierzchni
(4.0) ró¿ni siê od tego¿ w zolu (5.0).
Pasmo O 1s  jest nieregularne, szerokie i zosta³o roz³o¿one
na trzy pasma: przy 530.2,  531.6  i   533.3 eV. Mo¿na je
przypisaæ odpowiednio, prostym tlenkom: kobaltu (530.1 eV)
i molibdenu (530.4 eV), chromu (531.5 eV) oraz krzemu
(533 eV). Jednak¿e zmierzone intensywno�ci pasm tleno-
wych nie odpowiadaj¹  udzia³om odpowiednich  metali. Ta
obserwacja wymaga zaproponowania innej, bardziej z³o-
¿onej struktury pasma tlenowego O1s, uwzglêdniaj¹cej
wiêksz¹ liczbê pasm sk³adowych. Jednak¿e piki, których
maksima bêd¹ usytuowane przy innych warto�ciach ener-
gii wi¹zania BE ni¿ energie wi¹zania dla prostych tlenków,
mo¿na jedynie przypisaæ b¹d� tlenkom mieszanym b¹d�
fazom wielosk³adnikowym.
Chocia¿ metoda XPS nie jest w pe³ni przydatna do rozwi¹-
zywania problemów strukturalnych, to jednak w tym przy-
padku dostarcza ona  mocnych argumentów za tworzenia
siê w wyniku wygrzewania  zwi¹zków chemicznych pomiê-
dzy metalem pod³o¿a a ceramiczn¹ warstw¹ Si-Ti.
Mo¿na wiêc stwierdziæ, ¿e w procesie wygrzewania (8500C)
zol krzemionkowo-tytanowy reaguje z warstw¹ powierzch-
niow¹ tlenków tworz¹cych siê w tym czasie na powierzchni
stopu kobaltowego.
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Wprowadzenie

 W³ókniste materia³y wêglowe stanowi¹ obiecuj¹cy ma-
teria³ do regeneracji ubytków tkanek [1-6]. Implanty te sa
materia³ami biozgodnymi, jednak nie posiadaj¹ aktywno�ci
biologicznej prowadz¹cej do stymuluj¹cego dzia³ania na
komórki kostne. W kontakcie z tkank¹ kostn¹, pokrywaj¹
siê otoczk¹ z tkanki ³¹cznej, która po pewnym okresie od
wszczepienia ulega mineralizacji. Sprawia to, ¿e proces
odbudowy ko�ci w obecno�ci w³ókien wêglowych przebie-
ga d³ugo, co w znacznym stopniu ogranicza stosowanie tego
implantu do leczenia ubytków tkanki kostnej [1]. W celu
poprawy w³asno�ci biologicznych w³ókna wêglowe podda-
waæ mo¿na ró¿nym modyfikacj¹ chemicznym i struktural-
nym. Oprócz pokrywania w³ókien pow³okami lub warstwa-
mi mo¿liwa jest równie¿ modyfikacja ich sk³adu chemicz-
nego na poziomie prekursora [7-9].

Celem pracy by³o otrzymanie bioaktywnych w³ókien wê-
glowych z prekursora poliakrylonitrylowego (PAN) modyfi-
kowanego hydroksyapatytem. W³ókna poddano badaniom
in vitro w p³ynach ustrojowych (SBF) i wykazano ¿e na ich
powierzchni krystalizuje fosforan wapnia.

Materia³y i metody

Prekursorem w³ókien wêglowch by³y w³ókna poliakrylni-
trylowe, opracowane przez KWS WIiMT Politechniki £ódz-
kiej. W³ókna modyfikowano na poziomie prekursora nano-
hydroksyapatytem wytworzonym w KCS, AGH Kraków [10].
Stabilizacje prekursora zawieraj¹cego cz¹stki hydroksyapa-
tytu prowadzono wieloetapowo w zakresie temperatur 150-
2800C w atmosferze utleniaj¹cej. Nastêpnie w³ókna karbo-
nizowano w temperaturze 10000C przez 15 min (50C/min).
Mikrostrukturê w³ókien wêglowych i sk³ad chemiczny scha-
rakteryzowano przy u¿yciu mikroskopu skaningowego Jeol,
JSM-5400 z przystawk¹ EDS do analizy chemicznej w mi-
kroobszarach (Link ISIS seria 300). Test bioaktywnosci prze-
prowadzono w sztucznym osoczu (SBF) o pH 7,4 w tempe-
raturze 370C. Sk³ad jonowy p³ynu podano w TABELI 1. W³ók-
na polimerowe i wêglowe modyfikowane nanocz¹stkami
hydroksyapatytu inkubowano w 50ml p³ynu SBF w zamkniê-
tych polietylenowych pojemnikach przez  14  dni. Po inku-
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Introduction

Carbon fibres are promising materials for regeneration
of bone tissue defects [1-6]. Such implants are
biocompatible, however thay lack the biological activity lead-
ing to stimulating interaction with bone cells. In direct con-
tact with bone tissue, they become coated with connective
tissue, which undergoes mineralization after some time past
implantation. This is a reason for long duration of the proc-
ess of bone restoration, which to a large extent limits the
applicability of such implant in treatment of bone tissue de-
fects [1]. In order to improve their biological properties, car-
bon fibres can be subjected to various chemical and struc-
tural modifications. Other than coating their surfaces with
films and layers, it is also possible to modify their chemical
composition at the precursor level [7-9].

The aim of this work was the preparation of bioactive
carbon fibres on the basis of polyacrylonitrile (PAN) modi-
fied using hydroxyapatite. Carbon fibres were subjected to
in vitro tests in physiological fluids (SBF), and it was shown
that calcium phosphate crystallizes on their surfaces.

Materials and methods

The polyacrylonitrile fibres developed by KWS, WIiMT
of £ód� Polytechnic were the precursor for carbon fibres
examined in this study. Fibres were modified at the precur-
sor stage with use of hydroxyapatite made at the KCS, AGH
Kraków [10].
The stabilization of precursor containing hydroxyapatite
particles was carried out in a multi-stage way in oxidizing
atmosphere, within the temperature range of 150-2800C.
Fibres were then carbonized at the temperature 10000C
during 15 min (50C/min).  The microstructure of carbon fi-
bres and their chemical composition were characterized with
use of scanning electron microscope Jeol, model JSM-5400,
with EDS attachment for chemical microrange analysis (Link
ISIS series 300). The bioactivity tests were performed us-
ing artificial plasma (SBF) of pH 7.4, at the temperature of
370C. Ionic composition of the fluid can be seen in TABLE I.
Both polymer and carbon fibres modified with hydroxyapa-
tite nanoparticles were incubated during 14 days in 50 ml of
SBF fluid, in closed polyethylene containers. After incuba-
tion samples were washed with distilled water and dried in
room temperature. The state of material's surface morphol-
ogy before and after incubation in artificial plasma (SBF)
was observed using scanning electron microscopy. Con-
centrations of calcium and phosphor ions in SBF fluid were
determined using the ICP method.

Results and discussion

Microscopic images presenting the microstructures of
carbon fibres modified with hydroxyapatite, together with
maps of distribution of such elements as calcium, carbon

JONY 

[mM] 
Na

+
 K

+ 
Mg

2+ 
Ca

2+ 
Cl

- 
HCO3

- 
HPO4

2- 

SBF 142.0 5.0 1.5 2.5 148.8 4.2 1.0 

Naturalne 

osocze 
142.0 5.0 1.5 2.5 103.0 27.0 1.0 

 
TABELA 1. Sklad p³ynu SBF i naturalnego osocza.
TABLE 1.  Ion concentration of SBF and human
blood plasma.
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and phosphor, are shown in FIG.1. Particles (nanoparticle
agglomerates) of calcium phosphate are present both at
fibre surface and its interior. Carbon fibre surface
morphologies, before and after 14 days incubation in SBF
fluid, are shown in FIG.2. Before incubation in SBF, carbon
fires were characterized by smooth surfaces (Fig.2a) and
small Ca and P contents (FIG3.a). During incubation in ar-
tificial plasma, apatite secretions on fibre surfaces were al-
ready observed after a few days. FIGS.2b-d show fibresbacji próbki  p³ukano woda destylowan¹ i suszono w tem-

peraturze pokojowej. Wykorzystuj¹c skaningow¹ mikrosko-
piê elektronow¹ oceniono stan powierzchni materia³u przed
i po inkubacji w sztucznym osoczu (SBF). Stê¿enie jonów
wapnia i fosforu w p³ynie SBF, po usuniêciu próbek ozna-
czono metoda ICP.

Wyniki badañ i dyskusja

Obrazy mikroskopowe przedstawiaj¹ce mikrostrukturê
w³ókien wêglowych, modyfikowanych hydroksyapatytem po-
³¹czone z mapami rozk³adu pierwiastków takich jak wêgiel,
wapñ i fosfor przedstawiono na RYS.1. Zarówno na po-
wierzchni jak i we wnêtrzu w³ókien obecne s¹  cz¹steczki
(aglomeraty nanocz¹stek) fosforanu wapnia. Morfologie
powierzchni w³ókien przed i po 14 dniach inkubacji w p³ynie
SBF przedstawiono na RYS.2. Przed inkubacj¹ w SBF w³ók-
na wêglowe charakteryzowa³y siê g³adk¹ powierzchnia
(RYS.2a) i niewielka zawarto�ci¹ wapnia i fosforu (RYS.3a).
Podczas inkubacji w sztucznym osoczu zaobserwowano wy-
dzielenia apatytowe na powierzchni w³ókien ju¿ po kilku
dniach. RYS.2b-d przedstawiaj¹ morfologie w³ókien po 14
dniu inkubacji w p³ynie SBF.
RYS.3 przedstawia zmiany stê¿enia jonów wapnia i fosforu
w p³ynie SBF, w czasie inkubacji materia³ów wêglowych.
Widoczny jest powolny wzrost stê¿enia jonów wapnia w
obydwu próbkach. W przeciwieñstwie do wzrostu stê¿enia

RYS. 1. Obraz mikroskopowy (SEM) w³ókien
wêglowych, modyfikowanych nanocz¹stkami
hydroksyapatytu. Rozk³ad pierwiastkow Ca, P na
powierzchni w³ókien wêglowych.
FIG. 1. Microscope image (SEM)  of carbon fibers
with HAp. Note the presence of Ca, P on the
surface of carbon fibers.

ba

c d

RYS. 2. Obraz mikroskopowy (SEM) w³ókien
wêglowych modyfikowanych nanocz¹stkami
hydroksyapatytu przed (a)  i po inkubacji (b, c, d)
w SBF.
FIG. 2. Microscope image (SEM)  of carbon fibers
with HAp nanoparticles  before (a) and after (b, c,
d) immersion in SBF.

 

(a) (b)

RYS. 3. Wykres EDS powierzchni w³ókien
wêglowych modyfikowanych nanohydroksy-
apatytem przed (a) i po (b) inkubacji w SBF.
FIG. 3. The EDS spectra of fibers surface modified
with Hap nanoparticles before (a) and after (b)
immersion in SBF.
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RYS. 4. Zale¿no�æ stê¿enia jonów wapnia i fosforu
w SBF, od czasu inkubacji w³ókien wêglowch.
FIG. 4. Changes of Ca and P concentrations
(mg/l)  of the SBF solution after soaking the carbon
fibers for various period.
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jonów Ca, stê¿enie jonów P ulega stopniowemu zmniejsza-
niu przez ca³y okres trwania inkubacji.

Wnioski

Przeprowadzone badania wykazuj¹, ¿e modyfikacja sk³a-
du fazowego w³ókien wêglowych, na poziomie organiczne-
go prekursora, stanowiæ mo¿e przydatn¹ metodê prowa-
dz¹c¹ do nadawania w³óknom wêglowym w³a�ciwo�ci bio-
aktywnych.
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Streszczenie

W miarê rozwoju technik operacyjnych, w obrazo-
waniu diagnostycznym spotykamy coraz czê�ciej
wprowadzone biomateria³y  zbudowane z metalu lub
produktów kompozytowych. S¹ to protezy naczynio-
we, stenty, spirale odszczepialne, klipsy naczyniowe,
szwy metalowe, protezy stawów, materia³y s³u¿¹ce

morphologies after 14 days incubation in SBF liquid. FIG.4.
shows the variations of calcium and phosphor ions concen-
trations in SBF liquid during carbon materials incubation.
Slow increase of calcium concentration in both samples can
be observed. Opposite to Ca ion, the P ion concentration
decreases gradually during the entire period of incubation.

Conclusions

Performed experiments indicate that modification of car-
bon fibre phase composition at the precursor stage may
become a useful method leading to attribution of bioactive
properties to carbon fibres.
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Abstract

With the widespread use of modern operational tech-
niques in clinical diagnostic imaging we often encoun-
ter the problem of metal and composite build
biomaterials such as vascular prosthesis, stents, vas-
cular clips, metal sutures, joint prosthesis and materi-
als used in osteosynthesis. All those materials can
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cause the image interference which reduces the di-
agnostic value of modern imaging modalities, espe-
cially the computed tomography (CT) and the nuclear
magnetic resonance (NMR) examinations. Studies on
the image interference and the image depletion pre-
vention are conducted in many centers worldwide.
The aim of our presentation was to assess the arti-
facts that decrease the diagnostic value of different
imaging techniques and to evaluate methods of the
artifact reduction.
Since the end of the 19th century biplane X-ray im-
ages and later introduced contrast enhanced studies
became the basic imaging modality in everyday clini-
cal practice.
In case of those classical examinations different X-
ray absorption was the main obstacle hampering reli-
able image assessment. Introduction of CT and NMR
in 1970's improved diagnostic possibilities but also
brought new problems to images interpretation.
In the CT we often encounter the problems related to
the beam hardening and photon starving effects.
Streak artifacts and the image distortion due to the
partial volume effect are also common. On the con-
trary to the CT, the NMR requires more parameters
which can influence on the image quality. Examined
objects are placed in a strong, constant magnetic field
(15 000 Gy, by comparison Earth's magnetic field
reaches approximately 0,6 Gy) with added field alter-
nating in three dimensions ( X, Y, Z). The image is
created by objects reply to radiofrequency (16-64 kHz)
electromagnetic wave. Image interferences are
caused by: magnetic field nonuniformity, interference
of external waves influencing on radiofrequency
waves, implantation of biomaterials. Image depletion
can also be due to biological factors such as respira-
tory movements, blood flow, arterial pulse and bio-
chemical composition of examined tissues (water-fat).
In case of metal implants, lack of information concern-
ing alloy composition can lead to tissue damage in a
strong magnetic field. Magnetic field related increase
in biological implants temperature can be a cause of
inflammatory reaction.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),65-66]

do zespoleñ w ortopedii.
Wszystkie te produkty powoduj¹ zak³ócenia obrazu,
które ograniczaj¹ warto�æ diagnostyczn¹ nowocze-
snych badañ obrazowych. Dotyczy to przede wszyst-
kim obrazowania MR i TK.
Okre�lenie stopnia zak³ócenia obrazu oraz przeciw-
dzia³anie jest tematem badañ wielu o�rodków na �wie-
cie.
W naszej prezentacji  podjêli�my próbê zdefiniowa-
nia artefaktów ograniczaj¹cych warto�æ diagnostycz-
n¹ metod obrazowych oraz mo¿liwo�ci ich zreduko-
wania.
Od koñca XIX wieku podstawow¹ metod¹ obrazowa-
nia by³y dwup³aszczyznowe zdjêcia rentgenowskie
rozszerzone o badania kontrastowe. Przeszkody w
ocenie wyników tych badañ by³y jedynie skutkiem
mniejszego lub wiêkszego stopnia poch³aniania pro-
mieni rentgenowskich, co utrudnia³o pe³n¹ ocenê.
Wprowadzone w latach siedemdziesi¹tych ubieg³ego
stulecia nowe techniki diagnostyki obrazowej jak to-
mografia komputerowa (TK) i tomografia rezonansu
magnetycznego (MR) rozszerzy³y znacznie mo¿liwo-
�ci rozpoznania, jednak równocze�nie pojawi³y siê
nowe przeszkody w interpretacji uzyskanych obrazów.
W Tomografii Komputerowej spotykamy artefakty
zwi¹zane z utwardzeniem wi¹zki (beam hardening),
ca³kowitym poch³anianiem fotonów (photon starving),
artefakty linijne (streak arteacts), zniekszta³cenia ob-
razu badanych przedmiotów zwi¹zane z rekonstruk-
cj¹ obrazu otrzymywanego w technice spiralnej oraz
efekt u�redniania (partial volume effect).
Rezonans Magnetyczny w przeciwieñstwie do tomo-
grafii komputerowej  obarczony jest wiêksz¹ ilo�ci¹
parametrów wp³ywaj¹cych na jako�æ obrazowania.
Badane obiekty umieszczane s¹ w silnym sta³ym polu
magnetycznym (15 000 Gy, dla porównana si³a przy-
ci¹gania ziemskiego ma warto�æ ok. 0,6 Gy) z na³o-
¿onym zmiennym polem w trzech kierunkach
( X,Y, Z). Obraz jest tworzony przez odpowied� obiektu
na wygenerowan¹ falê  elektromagnetyczn¹ o czê-
stotliwo�ciach radiowych (16-64 kHz). Zak³ócenia
obrazu wynikaj¹ z :  niejednorodno�ci pola magne-
tycznego, zak³óceñ zewnêtrznych fal wp³ywaj¹cych
na czêstotliwo�ci radiowe i wprowadzonych  bioma-
teria³ów, oraz biologicznych czynników organizmów (
oddech, przep³yw krwi, têtnienie naczyñ) i sk³adu bio-
chemicznego ( woda - t³uszcz) tkanek.
W przypadkach wszczepów metalowych brak infor-
macji o sk³adzie chemicznym stopu mo¿e doprowa-
dziæ do uszkodzeñ tkanek w silnym polu magnetycz-
nym. Z kolei wzrost temperatury tkanek i biowszcze-
pów mo¿e byæ przyczyn¹ reakcji zapalnej.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),65-66]
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Streszczenie

W  celu przywrócenia funkcji podporowych i loko-
mocyjnych w leczeniu schorzeñ i uszkodzeñ narz¹du
ruchu  szeroko stosowane s¹  endoprotezy stawów.
Najczêstszym wskazaniem do ich stosowania  jest
choroba zwyrodnieniowa stawów biodrowych.
Do radiologicznej oceny prawid³owo�ci za³o¿enia oraz
okresowej kontroli na ogó³ wystarcza zdjêcie RTG
miednicy z oboma stawami biodrowymi w  projekcji
przednio tylnej (AP) niekiedy rozszerzone o projekcjê
osiow¹. Projekcja osiowa  jest wynikiem zgiêcia w
badanym stawie, a promieñ centralny  biegnie równo-
legle do osi d³ugiej tu³owia ( w projekcji AP jest on
prostopad³y). Projekcja osiowa ze wzglêdu na koniecz-
no�æ zgiêcia w stawie nie zawsze jest mo¿liwa do
wykonania a czasami przeciwwskazana. Tego rodzaju
badania nie zawsze jednak daj¹ pe³n¹ odpowied�.
Chodzi tu przede wszystkim o tzw.  aseptyczne i sep-
tycznie  (niezapalne i zapalne) obluzowania protezy.
W tych przypadkach badaniem z wyboru staje siê
Tomografia Komputerowa (TK). Interpretacja jej ob-
razów nie zawsze jest jednoznaczna ze wzglêdu na
zak³ócenia obrazu wywo³ane metalowymi elementa-
mi sztucznego stawu. S¹ to artefakty zwi¹zane z
utwardzeniem wi¹zki (beam hardening), ca³kowitym
poch³anianiem fotonów (photon starving), artefakty li-
nijne (streak arteacts), zniekszta³cenia obrazu bada-
nych przedmiotów zwi¹zane z rekonstrukcj¹ obrazu
otrzymywanego w technice spiralnej oraz efekt u�red-
niania (partial volume effect).
Stosowana od 1989 i stale udoskonala Tomografia
Komputerowa spiralna  ( technika wielorzêdowa)
umo¿liwiaj¹ znaczne ograniczenie niekorzystnych
efektów wywo³anych przez elementy metaliczne.  W
miarê wprowadzania aparatów wielorzêdowych ( 16 i
32, 64 rzêdy - dotychczasowym standardem by³ apa-
rat jednorzêdowy) uzyskujemy obrazy wolne od arte-
faktów metalicznych.
W Klinice i Katedrze Ortopedii AM w Warszawie w
przypadkach w¹tpliwych  jako standard stosujemy
Tomografie Komputerow¹ Spiraln¹.
W ostatnich dwóch  latach wykonano 500 reallopla-
styk ( wymiana  obluzowanej protezy) w ramach usta-
lenia wskazañ do operacji pos³u¿ona siê Tomografia
komputerow¹ w  15% przypadkach.
Uzyskali�my wiarygodne okre�lenie stanu ko�ci ota-
czaj¹cych protezê oraz czê�ci miêkkich,
By³o to mo¿liwe dziêki umiejêtnemu eliminowaniu za-
k³óceñ. Trzeba pamiêtaæ, ¿e wyd³u¿a to czas oczeki-
wania na wynik badañ ze wzglêdu na konieczno�æ
odpowiedniej rekonstrukcji obrazu.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),67]
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Abstract

Implantable prostheses are widely used in the treat-
ment of the hip joint diseases and injuries. Degenera-
tive joint disease is the most common indication to
this kind of treatment.
In radiological postoperational assessment as well as
in a routine control examination a plain anteroposte-
rior (AP) X-ray of pelvis and both hips is usually re-
quired. In some cases additional axial X-ray is also
needed. Axial projection is obtained by bending the
hip in the examined joint while the central X-ray beam
passes parallel to the patient's trunk (in AP projection
X-ray beam is orthogonal to the patient's trunk). Axial
projection examination can not be conducted in cases
of hip bending impossibility or contraindication to hip
movement. Furthermore, in case of patients in whom
septic or aseptic (inflammatory or noninflamatory)
endoprosthesis displacement is suspected, axial pro-
jection examination can sometimes be insufficient for
establishing the exact diagnosis. In such cases com-
puted tomography (CT) became golden standard
imaging technique and is essential for accurate as-
sessment.       However, precise CT scans interpreta-
tion can be hampered by the image interference
caused by artificial joint metal elements. These arti-
facts are related to beam hardening, photon starving,
streak artifacts, as well as image distortion due to scan
reconstruction obtained in the spiral technique and
partial volume effect.
Introduced in 1989 spiral CT and later developed
multidetector technique allows more accurate assess-
ment. Increase in the number of detectors placed in a
row (16, 32, 64 - in stead of one) leads to the constant
improvement of the image quality with substantially
decreased number of artifacts caused by metal ob-
jects.
In the 1st Chair and Department of Orthopedics and
Traumatology spiral CT is a method of choice in ques-
tionable cases.
In last 2 years in our Department there were 500
reoperations conducted due to endoprosthesis dis-
placement. CT examination was performed in 15%
cases.
CT scans and expert artifacts elimination allowed re-
liable assessment of bones and soft tissues surround-
ing the prosthesis. However complicated process of
image reconstruction in patients with implanted hip
joint endoprosthesis makes a routine CT scanning a
time consuming procedure

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),67]
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PATIENTS WITH ILIZAROW
APPARATUS - PROBLEMS IN THE
COMPUTED TOMOGRAPHY
IMAGES INTERPRETATION

EWA PACHOLEC, JAN �WI¥TKOWSKI, EWA JARKIEWICZ-KOCHMAN,
S£AWOMIR ¯AREK, JAROS£AW MACIAS, MAREK GO£ÊBIOWSKI

MEDICAL UNIVERSITY OF WARSAW,
THE IST DEPARTMENT OF CLINICAL RADIOLOGY,
DEPARTMENT OF ORTHOPAEDICS AND TRAUMATOLOGY OF LOCOMO-
TOR SYSTEM

Abstract

External stabilization with Ilizarow apparatus is a
widely used method in modern orthopedics. It is indi-
cated in limbs elongation, treatment of complicated
congenital limbs malformation as well as in the man-
agement of fractures and synostosis complications.
Multiple X-ray examinations are essential for proper
monitoring of the treatment. However metal build ele-
ments of the device make the appropriate assessment
of bone structure very difficult.
External stabilizer consists of steel rings of different
diameter fastened to the bone by Kirschner's wires
and connected to each other by iron rods and hinges.
In most cases biplane X-ray examination is sufficient
for the monitoring of the treatment. In questionable
cases e.g. in patients presenting with disturbances in
the union of the fractured bone additional imaging
modalities are required for the correct evaluation.
In the Department of Orthopaedics and Traumatol-
ogy computed tomography (CT) is a method of choice
in such cases. CT imaging allows accurate assess-
ment of the bone scar, however the exact evaluation
is substantially hampered by steel elements especially
the rings of the Ilizarow apparatus.
In last three years in our Department we conducted
42 CT scans to evaluate the union of the fractured
bones.
Images of good quality, allowing the proper diagnosis
were obtained in 35 cases.
In 7 cases the result was questionable due to exten-
sive artifacts.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),68]

TRUDNO�CI W OCENIE BADAÑ
TOMOGRAFII KOMPUTEROWEJ
(TK) PO ZA£O¯ENIU APARATU
ILIZAROWA

EWA PACHOLEC, JAN �WI¥TKOWSKI, EWA JARKIEWICZ-KOCHMAN,
S£AWOMIR ¯AREK, JAROS£AW MACIAS, MAREK GO£ÊBIOWSKI

IAkademia Medyczna w Warszawie
I  ZAK£AD RADIOLOGII KLINICZNEJ,
KATEDRA I KLINIKA ORTOPEDII I TRAUMATOLOGII NARZ¥DU RUCHU

Streszczenie

     W  leczeniu schorzeñ narz¹du ruchu stosuje siê
coraz czê�ciej stabilizacjê zewnêtrzn¹ w tym metodê
Ilizarowa
   Metoda Ilizarowa znalaz³a szerokie zastosowanie
w ortopedii. Stosuje siê j¹ w wyd³u¿eniach koñczyn,
przy skomplikowanych wrodzonych wadach narz¹du
ruchu, w  leczeniu z³amañ i powik³añ zrostu kostne-
go. Wielokrotnie  powtarzane badanie rentgenowskie
jest konieczne dla oceny przebiegu leczenia. Istotn¹
przeszkodê w tej obserwacji stanowi¹ metalowe ele-
menty stabilizatora uniemo¿liwiaj¹ce dok³adny wgl¹d
w strukturê ko�ci. Zewnêtrzny stabilizator Ilizarowa
sk³ada siê z ró¿nej �rednicy pier�cieni mocowanych
do ko�ci za pomoc¹ drutów Kirschnera, a nastêpnie
po³¹czonych nagwintowanymi prêtami, uzupe³niony-
mi w razie konieczno�ci zawiasami.
W wiêkszo�ci przypadków dwup³aszczyznowe zdjê-
cia RTG wystarczaj¹ do oceny przebiegu leczenia.
Jednak w w¹tpliwych przypadkach, zw³aszcza gdy
mamy do czynienia z zaburzeniem zrostu z³amanej
ko�ci musimy posi³kowaæ siê innymi  metodami tech-
niki obrazowej.
W Klinice i Katedrze Ortopedii AM badaniem z wybo-
ru w takich przypadkach jest Tomografia Komputero-
wa (TK).  Pozwala ona na dok³adniejsz¹ prezentacjê
blizny kostnej jednak na ocenê niekorzystnie wp³y-
waj¹ elementy metalowe aparatu, szczególnie pier-
�cienie
W klinice i Katedrze Ortopedii AM w  przeci¹gu ostat-
nich trzech lat  wykonano   42 badañ  TK celem okre-
�lenia postêpu zrostu kostnego.
Diagnostyczny wynik uzyskano w 35 Przypadkach, w
7 przypadkach by³ on w¹tpliwy z uwagi na bardzo licz-
ne artefakty metalowe.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),68]
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SEGMENTOWY GWÓ�D�
�RÓDSZPIKOWY - KONCEPCJA
ROZWI¥ZANIA

ROMUALD BÊDZIÑSKI, LUDOMIR J.JANKOWSKI

POLITECHNIKA WROC£AWSKA

INSTYTUT KONSTRUKCJI I EKSPLOATACJI MASZYN

UL. £UKASIEWICZA 7/9, 50-371 WROC£AW

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),69-71]

Wstêp

W leczeniu z³amañ ko�ci d³ugich stosuje siê ró¿ne me-
tody nastawiania i unieruchamiania od³amów, przede
wszystkim w zale¿no�ci od typu z³amania i jego lokalizacji.
Znane s¹ trzy grupy takich metod. Do pierwszej nale¿y za-
liczyæ techniki oparte na rêcznym nastawieniu od³amów i
ich unieruchomieniu opatrunkiem gipsowym. Drug¹ grupê
stanowi¹ metody oparte na stosowaniu zewnêtrznych urz¹-
dzeñ stabilizuj¹cych od³amy z³amanej ko�ci, w tym umo¿li-
wiaj¹ce dynamizacjê stabilizacji, co wp³ywa korzystnie na
zrost ko�ci. Do trzeciej grupy nale¿y zaliczyæ metody pole-
gaj¹ce na stabilizacji od³amów za pomoc¹ p³ytek i gwo�dzi
�ródszpikowych wchodz¹cych w bezpo�redni kontakt z ko-
�ci¹. Szczególnie korzystne, ze wzglêdu na mniejsze ob-
ci¹¿enie organizmu pacjenta, jest stosowanie osteosynte-
zy ko�ci d³ugich metod¹ zamkniêt¹. Polega ona na wpro-
wadzeniu (pod kontrol¹ rtg) do jamy szpikowej gwo�dzia
�ródszpikowego, bez otwierania pow³ok skórnych w rejo-
nie z³amania lub z niewielkim doj�ciem do miejsca z³ama-
nia (z³amania z fragmentacj¹ ko�ci). Zamkniêta osteosyn-
teza �ródszpikowa, stosowana przede wszystkim w lecze-
niu z³amañ zamkniêtych i otwartych I stopnia, wykazuje wiele
zalet, a w�ród nich: prost¹ technikê operacyjn¹, ma³e ob-
ci¹¿enie operacyjne pacjenta (w tym krótki czas operacji),
niskie ryzyko infekcji, dobr¹ stabilizacjê od³amów umo¿li-
wiaj¹c¹ leczenie pacjentów bez opatrunku gipsowego,
mo¿liwo�æ stymulowania zrostu poprzez docisk od³amów.

Opis proponowanego rozwi¹zania

Analiza istniej¹cych rozwi¹zañ gwo�dzi �ródszpikowych do
leczenia z³amañ ko�ci d³ugich, w szczególno�ci ko�ci udo-
wej (m.in. opisy patentów PL173443, PL174195,
US20021655544,US161369, US6575973) wykaza³a, ¿e:
1. konieczne jest ryglowanie osadzanego w kanale szpiko-
wym gwo�dzia za pomoc¹ wkrêtów kostnych, a w przypad-
ku ich wyeliminowania - stosowanie rozwi¹zañ czêsto o
wysokim stopniu z³o¿ono�ci technicznej, co ma wp³yw m.in.
na wyd³u¿enie czasu zabiegu osadzania,
2. proponowane rozwi¹zania gwo�dzi nie ryglowanych z
regu³y wymagaj¹ �cis³ej kontroli poszczególnych etapów
osadzania, czêsto nie gwarantuj¹c odpowiedniej stabiliza-
cji osiowej i rotacyjnej od³amów (np. stabilizacja tylko na
dwóch poziomach)
3. wiêkszo�æ rozwi¹zañ cechuj¹ wysokie wymogi materia-
³owe i technologiczne.
Przystêpuj¹c do opracowania alternatywnej konstrukcji
gwo�dzia �ródszpikowego przyjêto, ¿e:
· stabilizacja osiowa i rotacyjna od³amów powinna wystê-
powaæ na kilku poziomach, w zale¿no�ci od po³o¿enia i
postaci z³amania
· gwo�d� powinien umo¿liwiaæ osadzanie metod¹ zamkniêt¹
zstêpuj¹c¹, tzn. od strony nasady bli¿szej ko�ci udowej, bez

SECTIONAL INTRAMEDULLARY
NAIL - CONSTRUCTION IDEA

ROMUALD BÊDZIÑSKI, LUDOMIR J.JANKOWSKI

WROC£AW UNIVERSITY OF  TECHNOLOGY

INSTITUTE OF MACHINE DESIGN AND OPERATION

£UKASIEWICZA 7/9, 50-371 WROC£AW

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),69-71]

Introduction

Different methods of positioning and stabilisation of bro-
ken long bones are applied. There are 3 groups of these
methods. Techniques based on manual positioning and a
traditional cast constitute the first (oldest) group. Techniques
based on the application of the outer stabilising devices,
including those which provide dynamic stabilisation for a
better process of kniting, belong to second group. The third
group consists of techniques which provide stabilisation of
the fractured bone's parts using plates or intramedullary nails
which are in direct contact with the bone. Particularly, so
called, closed osteosynthesis of the long bones is benefi-
cial because the patient's effort is lower. This osteosynthe-
sis depends on the application (with X-ray control) of an
intramedullary nail into marrow cavity without cutting the
patient's skin in the fracture region or with short cutting in
this region (fracture with bone fragmentation). This tech-
nique has many advantages, i.e.: simple operation proce-
dure, low operational effort for the patient (short time of
operation), low risk of infection, good stabilisation of the
bone's fragments without cast, possibility of the kniting proc-
ess stimulation.

Proposed nails construction

Analysis of the existing intramedullary nail constructions
applied In the fractured long bones healing, particularly for
femur (for example patent specifications: PL173443,
PL174195, US20022165544, US161369, US6575973)
shows that:
1. intramedullarly nail must be bolted using bone's screws,
or for unbolted nail's construction - more complicated solu-
tions must be applied and the operation is time is often
longer,
2. proposed unbolted constructions of the intramedullary
nails, usually require exact control of the fixation phases, in
many cases without proper axial and rotational stabilisation
of the bone's fragments (for examole, stabilisation on two
levels only),
3. high level of the material and technology requirements
must be often applied.
For begining of the alternative intramedullary nail construc-
tion we assume that:
- axial and rotational stabilisation of thge bone's fragments
must be realised on few levels,
depending on the localisation and form of the fracture,
- descending closed technique of fixation (from the trochanter
side), without skin cutting for
nail stabilisation is prefered.
As a result of the research, the construction conception was
prepared, based on sectional nail composition. Stabilisation
is realised by radially expanded ends of the sleeves fixed
on the axle as the "core" of the nail's construction. Ad-
equately shaped axle (FIG.1a and 1b) and sleeves ends
(FIG.2) prevent rotation of the bone's fragments, and clamo

Nr 47-2.p65 05-09-10, 19:3069
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force in the marrow cavity is the effect of the nail's set com-
pression using nut winded on the axle end (FIG.3).
Depending on the localisation of the fracture, using proper
number and length of the sleeves, a suitable number of the
stabilisation levels can be achieved. Because of individual
differences in the marrow cavity dimensions, three version
of the nominal sleeve's diameters will be made.A construc-
tion of the special devices for nail applying and removing
was also prepared.
View of the proposed nail set prepared for compression is
shown on FIG.4, and a nail fixed in the femur with core
fracture is presented of FIG.5.
Proposed idea of the sectional intramedullary nail must be
verified on the prototype (presently made by BHH Mikromed)
including strength, material, fixation and removing proce-
dures' examination.

Pi�miennictwo                        References

[1] Patent specification proposed in RP Patent Office number P
364 450 (authors: Bedzinski R., Jankowski L., Marciniak J., Gaz-
dzik T., Cieplak J., Chrzanowski W.; submit by Silesian University
of Technology).

konieczno�ci naruszania pow³ok skórnych w celu stabiliza-
cji gwó�dzia.
W wyniku prowadzonych prac powsta³a koncepcja konstruk-
cji gwo�dzia sk³adaj¹cego siê z kilku segmentów, w którym
stabilizacjê od³amów zapewniaj¹ rozprê¿ane promieniowo
podatne elementy tulejek, osadzanych na trzpieniu stano-
wi¹cym "rdzeñ" konstrukcji. Odpowiednie ukszta³towanie
trzpienia (RYS.1a i 1b) i koñcówek tulejek (RYS.2) zapo-
biega rotacji od³amów, a stopieñ zacisku w kanale �ródsz-
pikowym wynika ze sprê¿ania ca³ego uk³adu nakrêtk¹ na-
krêcan¹ na koñcówkê trzpienia (RYS.3).
  W zale¿no�ci od po³o¿enia z³amania, poprzez dobór ilo�ci
i d³ugo�ci tulejek, zapewniono dobór liczby poziomów sta-
bilizacji od³amów. Ponadto, ze wzglêdu na osobnicze ró¿-
nice w budowie kana³u szpikowego, przewiduje siê trzy
warianty �rednic nominalnych tulejek. W ramach prowadzo-
nych prac opracowano równie¿ konstrukcjê instrumentarium
niezbêdnego do osadzenia i usuniêcia gwo�dzia.
Widok gwo�dzia przygotowanego do rozprê¿ania pokaza-
no na RYS.4, natomiast na RYS.5 przedstawiono pogl¹do-
wo gwó�d� osadzony w ko�ci udowej z krótkosko�nym z³a-
maniem trzonu ko�ci.
Proponowane rozwi¹zanie wymaga weryfikacji na prototy-
pie (aktualnie wykonywanym przez BHH Mikromed) obej-
muj¹cej zagadnienia wytrzyma³o�ciowe, materia³owe oraz
zwi¹zane z procedurami osadzania i usuwania gwo�dzia
po zakoñczeniu leczenia.

RYS. 5. Gwó�d� wg
p r o p o n o w a n e g o
rozwi¹zania, po osadzeniu
w ko�ci udowej: a, a1 -
trzpieñ, b - tulejka
dystalna, c - tulejka
po�rednia, d - tulejka
proksymalna, e - sto¿ek, f
- nakrêtka, g - ko�æ udowa.
FIG. 5. Proposed nail
construction after fixation
in the femur: a, a1 -   axle,
b - distal sleeve, c -
intermediate sleeve, d -
proximal sleeve, e - cone,
f - nut, g - femur.

RYS. 2. Tulejka proksymalna.
FIG. 2. Proximal sleeve.

a) b) 

RYS. 1. Koñcówki trzpienia: a) proksymalna, b)
dystalna.
FIG. 1. Proximal (a) and distal (b) ends of the axle.

RYS. 3.  Nakrêtka ze sto¿kiem zamykaj¹cym.
FIG. 3. Nut with cone for compression.

RYS. 4. Widok gwo�dzia w stanie przygotowanym
do rozprê¿ania (uk³ad z trzema poziomami
stabilizacji).
FIG. 4. Nail assembly prepared for the
compression (three levels stabilisation set).
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MIKROSTRUKTURA ORAZ
NAPRÊ¯ENIA W£ASNE
ODLEWANYCH STOMATOLOGICZ-
NYCH STOPÓW Ni-Cr

ADAM BRZEZIAK, STANIS£AW J. SKRZYPEK, JANUSZ JURASZEK

AKADEMIA GÓRNICZO-HUTNICZA

WYDZ. METALURGII I IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ

Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badañ biozgodnych
materia³ów wykorzystywanych w protetyce dentystycz-
nej. Badania wykonano na stopach Ni-Cr o nazwach
handlowych Viron, Remanium, Rodent. Badane próbki
by³y odlewanymi prostopad³o�cianami o wymiarach
10x20x1 mm.

Przeprowadzono identyfikacjê sk³adników mikro-
struktury na zg³adach metalograficznych, natomiast
na powierzchni bocznej próbek wykonano analizê fa-
zow¹ oraz zmierzono powierzchniowy stan naprê¿eñ
w³asnych. W tym celu zastosowano mikroskopiê
�wietln¹, dyfrakcyjn¹ analizê fazow¹ i dyfrakcyjn¹
metodê sin2y. Wykonano badania metalograficzne
materia³u.

Ocena stanu naprê¿enia warstwy powierzchniowej,
jak i analiza mikrostruktury stomatologicznych stopów
Ni-Cr, wykorzystane bêd¹ do doboru parametrów
odlewania i do prognozowania w³a�ciwo�ci z³¹cza
metal - pow³oka ceramiczna.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),71]

ZAWIERAJ¥CE  NANODODATEK
MONTMORYLONITU
PREKURSOROWE W£ÓKNA  PAN
DO ZASTOSOWAÑ MEDYCZNYCH

MACIEJ BOGUÑ, TERESA MIKO£AJCZYK

KATEDRA W£ÓKIEN SZTUCZNYCH

WYDZIA£ IN¯YNIERII I MARKETINGU TEKSTYLIÓW

POLITECHNIKA  £ÓDZKA

E-MAIL: MACIEK.BOGUN@WP.PL

Streszczenie

Opracowano warunki  wytwarzania perkursorowych
w³ókien PAN zawieraj¹cych nanododatek  montmo-
rylonitu. Charakteryzuj¹  siê one dobrymi w³asno�ciami
sorpcyjnymi i  wytrzyma³o�ci¹ na poziomie 24 cN/tex.
W³ókna te po procesie karbonizacji przeznaczone
bêd¹  na  implanty  wspieraj¹ce i pobudzaj¹ce  pro-
ces odbudowy  ko�ci.

S³owa  kluczowe: nanododatek, w³ókna  prekur-
sorowe, montmorylonit

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),71-74]

Wstêp

Rozwój ortopedii i chirurgii urazowej stawia przed na-
ukowcami zajmuj¹cymi siê   biomateria³ami coraz  to  wiêk-

MICROSTRUCTURE AND
SURFACE RESIDUAL STRESSES
IN CASTED Ni-Cr DENTAL
ALLOYS

ADAM BRZEZIAK, STANIS£AW J. SKRZYPEK, JANUSZ JURASZEK

AGH-UST, UNIVERSITY OF  SCIENCE AND TECHNOLOGY

FACULTY OF METALLURGY AND MATERIALS SCIENCE

Abstract

The results of study on biocompatible Ni-Cr high
alloy materials applied in prosthodontias are pre-
sented. Investigations were curried out executed on
Ni-Cr alloys commercially named Viron, Remanium,
Rodent. The investigated samples were as cast in
shape of rectangular with dimensions of 10x20x1
millimeters.

The metallographic investigations on cross section,
phase analysis and residual stresses were measured
on beck side of the specimens. These investigations
were curried out by means of optical microscope
equipped with digital camera, x-ray diffractions phase
analysis and x-ray diffraction sin2y method.

Estimation of state of residual stress of superficial
layer, and analysis of microstructure of dental Ni-Cr
alloys, will be used in fitting of casting parameters and
in modeling of properties of metal - ceramics joints.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),71]

NANOMONTMORILLONITE-
CONTAINING PRECURSOR PAN
FIBERS FOR MEDICAL
APPLICATION

MACIEJ BOGUÑ, TERESA MIKO£AJCZYK

DEPARTMENT OF MAN-MADE FIBRES

FACULTY OF TEXTILE ENGINEERING AND MARKETING

TECHNICAL UNIVERSITY OF £ÓD�

E-MAIL: MACIEK.BOGUN@WP.PL

Abstract

Conditions for the manufacture of precursor PAN
fibers containing a nanoadditive  of montmorillonite.
The fibers are characterized by good moisture absorp-
tion and a tenacity of 24 cN/tex. After being carbon-
ized, they will be designed for implants that support
and activate the process of bone reconstruction.

Key words: nanoadditive, precursor fibers,
montmorillonite

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),71-74]

Introduction

The development of orthopedics and restorative surgery
has imposed growing requirements concerning implant
materials on researchers dealing with biomaterials. In addi-

Nr 47-2.p65 05-09-10, 19:3071



72

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

tion to commonly used titanium alloys in the biomaterial
engineering, polymeric materials such as polyglycolic acid
[1], polyactide [2, 3] and carbon nanocomposites [4, 6] have
become of spreading importance. Currently, carbon com-
posites used in such applications as the reconstruction of
knee joint [7, 8] and Achilles tendons [9] belong to the most
common materials of that group. Besides appropriate bio-
logical properties, implant materials made from carbon fibers
should show a high strength and increased porosity at the
same time. Both the strength and porosity of carbon fibers
depend directly on the structure of precursor fibers that is
formed during fiber solidification and drawing [10-12]. The
incorporation of montmorillonite (MMT) into precursor PAN
fibers makes it possible to produce carbon fibers with new,
unparalleled properties. A biocomposite made from MMT-
containing carbon fibers will contain in its structure elements
such as silicon and magnesium that support and activate
the process of bone reconstruction. At the same time, the
incorporation of MMT into the precursor PAN fibers to be
processed into carbon fibers should allow one to prepare
fibers with increased porosity as confirmed by the case of
other fiber-forming polymer, where a low content of this
compound (3% of polymer weight) considerably increased
fiber porosity [13].The aim of the present study was to as-
sess the effect of MMT incorporated into PAN fibers on their
sorption and strength properties.

Materials and methods

Fibers were prepared from PAN terpolymer of Zoltek.
Montmorillonite under trade name Nanomer PGW was pro-
vided by Nanocor, its lamella dimensions 800 x 550 nm
were determined from electron scanning microscope im-
ages. The inter-layer distances at a level of 2.3 nm were
determined on the basis of the first peak position in X-ray
diphractograms WAXS. The characteristics of spinning so-
lution determined on the basis of separate measurements
[14] are given in TABLE 1.
Fibers were spun by the wet process from solution with the
use of a laboratory spinning machine that allowed the
stabilization of technological parameters at a predetermined
level under a continuous control [15] Moisture absorption at
65% and 100% RH was measured according to the Polish
standard PN -71/P-04635. Water retention (WVR) was de-
termined by relating the weight of water retained by fibers
after centrifuging a sample for 10 min. at an acceleration of
10000 m s-2, to the weight of a dry sample. Prior to centri-
fuging, fibers were immersed in water with an addition of
surface-active agent: 1% Rokafenol NX-3.Fiber tenacity was
measured according to the Polish standard PN-85/P-04761/
04, using an Instron tensile testing machine.The coefficient
of overall orientation was determined by the sonic method,
measuring the velocity of acoustic wave propagation in the
fiber under investigation and referring the obtained value to
an isotropic fiber. Measurements were carried out by means
of a Dynamic Modulus Tester PPM-5R of Morgan Co.Inc.
(USA).

sze wymagania w zakresie wytwarzania materia³ów implan-
tacyjnych. Oprócz powszechnie stosowanych w in¿ynierii
biomateria³owej stopów tytanu, coraz  wiêksze znaczenie
zyskuj¹  materia³y polimerowe np.  kwas poliglikolowy [1],
polilaktytd [2,3], nanokompozyty wêglowe [4-6]. Obecnie jed-
nym z najbardziej rozpowszechnionych materia³ów tej gru-
py s¹ kompozyty wêglowe, stosowane m.in. w rekonstruk-
cjach stawu kolanowego [7,8], i �ciêgien Achillesa [9]. Ma-
teria³y implantacyjne z w³ókien wêglowych  oprócz  spe³nie-
nia  przez  nie  odpowiednich  w³a�ciwo�æi  biologicznych,
powinny wykazywaæ  wysok¹  wytrzyma³o�æ  przy jedno-
cze�nie podwy¿szonej porowato�ci. Zarówno wytrzyma³o�æ
jak i porowato�æ w³ókien wêglowych uzale¿niona jest bez-
po�rednio od struktury w³ókien prekursorowych wytworzo-
nej podczas ich zestalania i rozci¹gu. [10-12]
Wprowadzenie do w³ókien prekursorowych PAN montmory-
lonitu (MMT) stwarza  mo¿liwo�æ  otrzymania w³ókien wêglo-
wych  charakteryzuj¹cych siê  nowymi  dot¹d nie  spotykany-
mi w³a�ciwo�ciami. Biokompozyt wytworzony z w³ókien wê-
glowych  zawieraj¹cych MMT posiadaæ bêdzie w swojej bu-
dowie pierwiastki wspieraj¹ce i pobudzaj¹ce  proces odbu-
dowy ko�ci (krzem i magnez). Jednocze�nie wprowadzenie
montmorylonitu do prekursora w³ókien wêglowych powinno
pozwoliæ na  uzyskanie w³ókien  o  zwiêkszonej porowato�ci.
Stwierdzono bowiem w przypadku innego tworzywa, i¿ nie-
wielki udzia³  tego zwi¹zku (3% na polimer) powoduje zna-
cz¹ce podwy¿szenie porowato�ci [13].
Celem podjêtych  badañ  by³a analiza wp³ywu wprowadzo-
nego do tworzywa w³ókien PAN, na ich w³a�ciwo�ci sorp-
cyjne  i wytrzyma³o�ciowe.

Materia³y i  metody badawcze

Do wytwarzania w³ókien stosowano terpolimer PAN (fir-
my Zoltek). W badaniach stosowano montmorylonit Nano-
mer PGW (produkt Nanocor)o wymiarach p³ytek rzêdu
800x550 nm oznaczonych na podstawie zdjêæ z mikrosko-
pu skaningowego. Odleg³o�ci miêdzywarstwowe na pozio-
mie 2,3 nm zosta³y wyznaczone na podstawie po³o¿enia
pierwszego piku na dyfraktogramach rentgenowskich
WAXS. Charakterystykê roztworu przêdzalniczego oznaczo-
n¹ na podstawie odrêbnych badañ [14] przedstawiono w
TABELI 1.
W³ókna formowano metod¹ z roztworu na mokro przy za-
stosowaniu przêdzarki wielkolaboratoryjnej umo¿liwiaj¹cej
stabilizacjê parametrów technologicznych na za³o¿onym
poziomie oraz ci¹g³¹ ich kontrolê.[15]
Badanie sorpcji wilgoci w 65 i 100% RH przeprowadzono
zgodnie z Polsk¹  Norm¹    PN-71/P-04635.
Retencje WVR oznaczono odnosz¹c masê zatrzymanej
przez w³ókna wody po odwirowaniu próbki w czasie 10 mi-
nut z przyspieszeniem 10000 m s -2 , do masy  suchej prób-
ki. Przed odwirowaniem w³ókna by³y zanurzone w czasie
24 godzin w wodzie z dodatkiem zwi¹zku powierzchniowo
czynnego: 1% Rokafenolu NX-3.
Wytrzyma³o�æ w³a�ciw¹  w³ókien przy zerwaniu wyznaczo-
no dla wi¹zki w³ókien wed³ug Normy Polskiej PN-85/P-
04761/04, przy u¿yciu maszyny wytrzyma³o�ciowej typu
Intron.
Wspó³czynnik orientacji ogólnej wyznaczono metod¹ sonicz-
n¹ mierz¹c prêdko�æ rozchodzenia  siê  fali d�wiêkowej w
badanym w³óknie i odnosz¹c otrzyman¹ warto�æ do w³ók-
na  izotropowego. Pomiar wykonano przy pomocy Dyna-
mic Modulus Tester PPM-5R Firmy Morgan Co.Inc. USA.

Dyskusja wyników

Za³o¿eniem pracy by³o uzyskanie w³ókien prekursoro-

TABELA 1. Charakterystyka polimeru i roztworu
przêdzalniczego.
TABLE 1. Characteristics of polymer and spinning
solution.

 

Lepko�æ 
istotna 

Intrinsic 

viscosity 

hh [dL/g] 

Stê¿ enie 
roztworu 

Concentration 
of solution 

[%] 

Ilo�æ 
MMT  
MMT 

content 
[%] 

Parametr 

reologiczny n 

Rheological 
parameter n 

Parametr 
reologiczny 

K 
Rheological 
parameter K 

1.29 22% 3% 0.953 29.9 
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wych zawieraj¹cych w swojej budowie montmorylonit, cha-
rakteryzuj¹cych siê dobrymi w³asno�ciami wytrzyma³o�cio-
wymi i sorpcyjnymi koreluj¹cymi z porowato�ci¹ w³ókien.
 Wprowadzenie nanododatku do roztworu przêdzalniczego
spowodowa³o  znacz¹ce  obni¿enie  podatno�ci tworzywa
na deformacje, podobnie  jak  to  mia³o  miejsce  w  przy-
padku w³ókien zawieraj¹cych  SiO2.[16] Otrzymane  w³ók-
na prekursorowe  odznaczaj¹  siê  podobnymi warto�ciami
sorpcji wilgoci w 65%RH w porównaniu do  w³ókien bez
montmorylonitu formowanych  w  analogicznych  warun-
kach.(TABELA 2)  W przypadku sorpcji  wilgoci w 100%
RH uwidacznia  siê  nieznaczny  wzrost tego  parametru z
poziomu 6.72% dla  próbki PW 2  do  poziomu 7.83% dla
w³ókien zawieraj¹cych MMT (próbka PM 7). Natomiast z
wprowadzeniem do tworzywa MMT zwi¹zany jest spadek
retencji wody. Warto�æ tego wska�nika dla w³ókien formo-
wanych  przy wyci¹gu  filerowym na poziomie   -40% spada
z poziomu 24% (próbka PW 1) do  poziomu 10.95% (prób-
ka PM3). Jeszcze wiêksz¹ ró¿nice wykazuj¹ w³ókna for-
mowane przy wyci¹gu filerowym  na  poziomie 10%, gdzie
dla w³ókien bez  montmorylonitu warto�æ retencji wody  jest
3.5 razy wiêksza ni¿  dla  w³ókien bez nanododatku.(TABE-
LA 2) Tak du¿e ró¿nice w  warto�ci retencji  wody  mog¹
prawdopodobnie �wiadczyæ o zmniejszeniu  siê  udzia³u por
du¿ych  i bardzo du¿ych w
ca³kowitej objêto�ci por, co przy podwy¿szonej sorpcji wil-
goci w 100% RH do poziomu 7,83% zwi¹zana jest z ko-
rzystnym  zwiêkszeniem udzia³u por ma³ych i �rednich.
Wprowadzenie do tworzywa w³ókien montmorylonitu  po-
woduje znacz¹ce  obni¿enie wytrzyma³o�ci w³ókien zwi¹-
zane ze zmniejszeniem podatno�ci tworzywa na deforma-
cje w etapie rozci¹gu. Dla obu warto�ci  wyci¹gu  filerowe-
go zaznacza siê ponad 50% spadek wytrzyma³o�ci.(RYS.1)
Tak gwa³towny spadek wytrzyma³o�ci spowodowany mo¿e

byæ tak¿e ze sk³onno�ci¹ nanododatku do  tworzenia aglo-
meratów, jak równie¿ z wysoce  rozwiniêt¹  struktur¹ poro-
wat¹. Potwierdzaj¹ to warto�ci stopnia  orientacji  ogólnej
wyznaczonej metod¹ soniczn¹, które s¹  znacznie  ni¿sze
w przypadku w³ókien zawieraj¹cych montmorylonit. (tabela
2) Wiadomo  bowiem, ¿e na warto�æ wska�nika orientacji
ogólnej bardzo  du¿y wp³yw wywiera wystêpowanie  we-
wn¹trz  w³ókna por oraz  pustych przestrzeni, które w zna-
cz¹cy sposób  powoduj¹ zmniejszenie prêdko�ci rozcho-
dzenia siê  fali d�wiêkowej we w³óknie.

Results and discussion

The intended aim of the present study was to prepare
montmorillonite-containing precursor fibers with good
strength and moisture absorption correlating with the fiber
porosity. The incorporation of montmorillonite in the form of
a nanoadditive into the spinning solution caused a consid-
erable decrease in the polymer susceptibility to deforma-
tion, similarly as in the case of silica-containing fibers [16].
The obtained precursor fibers are characterized by similar
values of moisture absorption at 65% RH in comparison to
fibers without montmorillonite obtained under analogous
conditions (TABLE 2). In the case of moisture absorption at
100% RH, there is a noticeable increase in this parameter
from 6.71% for sample PW2 to 7.83% for MMT-containing
fibers (sample PM7). On the other hand, the MMT addition
causes the water retention of fibers to decrease from a level
of 24% for fibers spun with an as-spun draw out ratio of -
40% (sample PW1) to 10.95% (sample PM3). The decrease
is even greater in the case of fibers formed with an as-spun
draw out ratio of 10%, where the water retention of fibers
without montmorillonite is 3.5 times higher than that of MMT-
containing fibers (TABLE 2). Such differences in water re-
tention may indicate that the content of large and very large
pores in the total pore volume was decreased. Considering
the increase in the moisture absorption at 100% RH to
7.83%, this fact is connected with a beneficial increase in
the content of small and medium-sized pores.

The incorporation of MMT into the fiber-forming polymer
brings about a considerable deterioration in fiber strength
connected with the decreased polymer susceptibility to de-
formation during the drawing stage. With both values of as-
spun draw out ration, there is a drop in fiber tenacity above
50% (FIG. 1). Such a big drop in strength may be also due
to the susceptibility of the nanoadditive to form agglomer-
ates as well as highly developed porous structure. This is
confirmed by the values of the degree of overall orientation
determined by the sonic method, which are considerably
lower in the case of MMT-containing fibers (TABLE 2).It is
known that the degree of overall orientation is greatly af-
fected by pores and empty spaces inside fibers, which con-
siderably decrease the velocity of acoustic wave propaga-
tion in fiber.

Summary

The developed conditions of producing precursor
nanomontmorillonite-containing PAN fibers of a new gen-
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próbki 
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symbol 

Wyci¹g 
filerowy 

As-
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draw 
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[%] 

Rozci¹g 
ca³kowity 

Total 
draw 
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w.w. 
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w 100% 
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powietrza 
Sorption 
at 100% 

RH 
[%] 

Retencja 
Water 

retention 
[%] 

PW 1 -40 1054,03 0,79 2,05 6,34 24,0 

PW 2 10 437,35 0,64 2,20 6,72 67,1 

PM 3 -40 606,63 0,51 2,07 6,3 10,95 

PM 7 10 453,42 0,57 2,27 7,83 18,84 

TABELA 2. W³asno�ci sorpcyjne i stopieñ
orientacji w³ókien PAN z montmorylonitem i bez
montmorylonitu.
TABLE 2.  Sorption properties and degree of
orientation of PAN fibers with and without MMT.
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RYS. 1. Wykres wytrzyma³o�ci w³a�ciwej dla
w³ókien PAN z montmorylonitem i bez
montmorylonitu.
FIG. 1. Diagram of tenacity of MMT-containing PAN
fibers and PAN fibers.

Nr 47-2.p65 05-09-10, 19:3073



74

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

eration make it possible to prepare fibers with a tenacity of
23.74 cN/tex being suitable for processing them into car-
bon fibers. The latter will e designed for making implants
that can support and activate the process of bone recon-
struction.
Further studies will concern the effect of fiber spinning pa-
rameters (as-spun draw out ratio, total draw ratio and the
temperature of fiber solidification bath) on the mechanical
properties and porous structure of the fibers as well as the
effect of ultrasounds on the elimination of nanoadditive ag-
glomeration in the spinning solution.
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Introduction

Resorbable polymer implants find increasing use in vari-
ous areas of medicine, as they have the ability to degrade
in vivo into products harmless to the body, while there is no
need for implant removal. Aliphatic polyesters such as PLLA
and PGLA are particularly popular materials. Properly ad-
justed chemical and structural composition allows to bal-
ance polymer resorption time with time of regeneration of
tissues being replaced [1]. However in many prospective

Podsumowanie

Opracowano warunki wytwarzania nowej generacji prekur-
sorowych w³ókien PAN zawieraj¹cych  nanododatek mont-
morylonitu, posiadaj¹cych wytrzyma³o�æ w³a�ciw¹  na po-
ziomie 23,74 cN/tex. Otrzymane  z takiego prekursora  w³ók-
na  wêglowe przeznaczone bêd¹ do wytwarzania  implantów
wspieraj¹cych  i pobudzaj¹cych  proces  odbudowy ko�ci.
Dalsze prace zespo³u dotyczyæ bêd¹ okre�lenia wp³ywu
parametrów  formowania (wyci¹gu  filerowego, rozci¹gu
ca³kowitego oraz temperatury k¹pieli zestalaj¹cej) na w³a-
�ciwo�ci  mechaniczne i strukturê porowat¹ otrzymanych
w³ókien. Zostanie równie¿  oceniony wp³yw dzia³ania ultra-
d�wiêków na  zapobieganie aglomeryzacji nanododatku w
roztworze przêdzalniczym.
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Wstêp

Implanty z polimerów resorbowalnych dziêki temu, i¿
degraduj¹ siê in vivo do produktów nieszkodliwych dla or-
ganizmu i nie istnieje konieczno�æ ich deimplantacji s¹
coraz powszechniej stosowane w ró¿nych obszarach me-
dycyny. Szczególn¹ popularno�ci¹ ciesz¹ siê poliestry ali-
fatyczne takie jak PLLA czy PGLA. Odpowiednio dobrane
sk³ad chemiczny oraz struktura pozwalaj¹ na zrównanie
czasu resorpcji polimeru z czasem regeneracji zastêpowa-
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nych tkanek [1]. Jednak do wielu potencjalnych zastoso-
wañ medycznych w³a�ciwo�ci mechaniczne polimerów ta-
kie jak: wytrzyma³o�æ czy podatno�æ na pe³zanie nie s¹
wystarczaj¹ce [2]. Znaczn¹ poprawê tych parametrów mo¿-
na uzyskaæ poprzez wprowadzenie fazy wzmacniaj¹cej w
postaci w³ókien do polimeru resorbowalnego i otrzymanie
polimerowych kompozytów w³óknistych. Wybór w³ókien ja-
kie mo¿na zastosowaæ w implantach medycznych jest jed-
nak ograniczony. Stosuje siê miêdzy innymi w³ókna wêglo-
we, które posiadaj¹ bardzo dobr¹ wytrzyma³o�æ i wysok¹
biozgodno�æ, ale po resorpcji  osnowy polimerowej jeszcze
przez d³ugi czas pozostaj¹ w organizmie [3]. Optymalnym
rozwi¹zaniem by³oby wzmacnianie polimerów resorbowal-
nych równie¿ w³óknami ulegaj¹cymi resorpcji. Odpowied-
nio zaprojektowane kompozyty tego typu mog¹ posiadaæ
budowê gradientow¹, zarówno pod wzglêdem struktury jak
i w³a�ciwo�ci. Szczególnie interesuj¹ce dla zastosowañ
medycznych mog¹ byæ kompozyty z gradientem porowato-
�ci, modu³u Younga oraz szybko�ci resorpcji poszczegól-
nych faz. Chc¹c wytworzyæ tego typu kompozyty napotyka
siê jednak na problem technologiczny zwi¹zany z po³¹cze-
niem w³ókien z osnow¹. Przy próbie otrzymywania kompo-
zytu z roztworu w³ókna ulegaj¹ natychmiast rozpuszczeniu
(gdy¿ rozpuszczaj¹ siê w takich samych rozpuszczalnikach
jak osnowa), za� w przypadku metod wytwarzania bazuj¹-
cych na masie stopionej takich jak wtrysk czy prasowanie
topi¹ siê równie¿ w³ókna. Aby wiêc by³o mo¿liwe wykorzy-
stanie w³ókien resorbowalnych do wzmacniania polimerów
resorbowalnych, konieczne jest zabezpieczenie ich po-
wierzchni na czas procesu wytwarzania kompozytu. W tym
celu mo¿liwe jest zastosowanie selektywnych rozpuszczal-
ników lub po�rednich warstw.
W niniejszej pracy przeprowadzono próby zabezpieczenia
w³ókien PGLA przed dzia³aniem rozpuszczalnika poprzez
pokrywanie ich warstwami bioszkie³.

Materia³y i metody

Badania przeprowadzono na w³óknach (PGLA) wytwo-
rzonych w Katedrze W³ókien Sztucznych na Wydziale In¿y-
nierii i Marketingu Tekstyliów Politechniki £ódzkiej z kopoli-
meru glikolidu (17%) z L-laktydem (83%) otrzymanego w
Centrum Chemii Polimerów PAN w Zabrzu.  Wyj�ciowe
w³ókna PGLA pokrywano dwoma rodzajami bioszkie³ (S2 i
A2) z uk³adu CaO-P2O5-SiO2 o ró¿nym sk³adzie chemicz-
nym, który przedstawiono w TABELI 1.
Aby ograniczyæ ryzyko zaburzenia struktury i sk³adu w³ó-
kien, bioszk³a nanoszono stosuj¹c niskotemperaturow¹
metod¹ zol-¿el. Roztwory wyj�ciowe otrzymywano z nastê-
puj¹cych substratów: tetraetoksyortosilan Si(OC2H5)4

(TEOS)  (Merck, Germany), fosforan trietylu OP(OC2H5)3

(TEP) (Merck), azotan wapnia Ca(NO3)2 4H2O (POCh, Po-
land), etanol - jako rozpuszczalnik, kwas solny HCl - jako
�rodek katalizuj¹cy, oraz woda destylowana [4].
Cienk¹ warstwê nanoszono poprzez zanurzanie w³ókien w
wyj�ciowych roztworach, a nastêpnie ich suszenie -  po-
cz¹tkowo w temperaturze otoczenia, pó�niej w temperatu-
rze 60oC. Czê�æ w³ókien pokrywano jednokrotnie, a czê�æ

medicinal applications mechanical properties of polymers
such as strength and creep compliance do not meet the
requirements [2]. Significant improvement of these param-
eters can be achieved by introduction of reinforcing phase
in form of fibres into the resorbable polymer, and thus ob-
taining polymer matrix-fibre composites. The choice of fi-
bres applicable in medical implants is relatively limited.
Carbon fibres can be used, among others, as they present
very good strength and high biocompatibility, however after
the matrix resorption they remain within the body for a long
period of time [3].  Reinforcement of resorbable polymers
using resorbable fibres would be the optimal solution. Prop-
erly designed composites of this kind can have gradient-
type structure and properties, respectively. Composites with
gradients of porosity, Young modulus, and resorption rate
would be of particular interest in medical applications. The
attempt to fabricate such a composite would have to deal
with technological problem related to joining fibres with the
matrix. When trying to manufacture such composite from
solution, fibres may become dissolved instantly, as they
dissolve in identical solvents as the matrix  material. In the
case of moulding methods based on molten mass, such as
pressing or injection, fibres can also melt. Therefore in or-
der to make the use of resorbable fibres feasible for pur-
pose of resorbable polymer reinforcement, their surface
protection is necessary during the time of composite fabri-
cation. To this aim, the use of selective solvents or interme-
diate layers seems feasible.
In this work the attempts have been made to protect the
PGLA fibers by coating them with use of bioglass.

Materials and methods

The studies were carried out on fibres (PGLA) manufac-
tured at Department of Man-Made Fibers, Faculty of Textile
Engineering and Marketing of Technical University in Lodz
made of glycol (17%) co-polymer with L-lactide (83%) ob-
tained in the Centre of Polymer Chemistry in Zabrze, Po-
land. The initial PGLA fibres were coated with two types of
bioglasses (S1 and A2) based on the system CaO-P2O5-
SiO2 with different chemical compositions, shown in TABLE
1.
In order to avoid the risk of disturbance of fibre structure
and composition, the coatings of bioglasses were depos-
ited using the low-temperature sol-gel method. Initial solu-
tions were based on the following components:
tetraetoxyorthosilicate Si(OC2H5)4 (TEOS) (Merck, Ger-
many), triethyl phosphate OP(OC2H5)3 (TEP) (Merck), cal-
cium nitrate Ca(NO3)2 4H2O (POCh, Poland), ethanol - as
solvent, HCl as catalytic agent, and distilled water [4].
Thin coatings were deposited by fibres immersion in initial
solutions, followed by drying - initially at ambient tempera-
ture, and later at 60oC. Part of fibres was coated with single
layer and another part with double layer. Four types of fi-
bres were obtained this way:
PGLAA2x1-PGLA fibres coated with single layer of A2
bioglass
PGLAA2x2-PGLA fibres coated with double layer of A2
bioglass
PGLAS2x1-PGLA fibres coated with single layer of S2
bioglass
PGLAS2x2-PGLA fibres coated with single layer of S2
bioglass
The PGLA fibres with unmodified surfaces constituted the
reference sample (FIG.1).
Polymer matrix composites were fabricated from the same
co-polymer of glycolide (17%) with L-lactide (83%) reinforced
with previously obtained fibres. The 10% PGLA solution in

rodzaj szk³a/ 
glass type  

SiO2 

[%mol] 
CaO 

[%mol] 
P2O5 

[%mol] 
S2 80 16 4 

A2 40 54 6 

 TABELA 1 Sk³ad bioszkie³ stosowanych do
pokrywania w³ókien PGLA.
TABLE 1  Composition of bioglass used for PGLA
fibre coating.
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methylene chloride was poured on fibres. This way four types
of PGLA composites-modified PGLA fibres (PGLA-PGLA
A2x1, PGLA- PGLAA2x2, PGLA-PGLAS2x1, PGLA-PGLA
S2x2) in form of thin films were prepared. This experiment
enabled to prove the efficiency of bioglass layers protecting
resorbable fibres from dissolution.
In order to estimate the stability of deposited bioglass lay-
ers, the fibres were incubated in distilled water at 37°C for
one month while the variations of electrical conductivity have
been registered as well as the changes on fibre surfaces.
All fibres and composites were subjected to microscopic
observations (optical and scanning) and their compositions
have been examined by X-ray microanalysis.

Results

Microscopic observations revealed the differences in de-
posited layers. Bioglass A2 penetrated amongst the fibres
and coated them uniformly (FIG.2a), whereas the S2
bioglass formed thicker but cracked layer on the surface of
the whole bundle of fibres (FIG.2b).
It has been concluded based on experiments performed in
distilled water that durability of deposited bioglass layers is
limited. They are fast dissolved, which is proved by strong
increase of electrical conductivity of water (FIG.3) and mi-
croscopic observations. FIG.4 shows photographs of sur-
faces of observed fibres after incubation in water. The layer
of bioglass can not be seen in any of the examined cases.
All deposited bioglass layers appeared to be the efficient
protective barrier for the solvent (methylene chloride)
(FIG.5). With the attempt of pouring the PGLA solution onto
the PGLA fibres, it turned out that methylene chloride va-
pours alone dissolve these fibres almost instantaneously.
In the case of bioglass modified fibres no microstructural
changes were observed in contact with the solvent, which
can be proved by composite microphotographs (FIG.6).
After pouring the solvent only on these fibres it can be no-
ticed that layers of A2 bioglass protect them better than
bioglass S2 layers. In the samples with S2 bioglass after
some 10 minutes fibres start to separate and do not form
coherent strand. However in both cases even after an hour

dwukrotnie.
W ten sposób otrzymano cztery rodzaje w³ókien :
PGLA A2 x1-w³ókna PGLA pokryte jednokrotnie bioszk³em
A2
PGLA A2 x2- w³ókna PGLA pokryte dwukrotnie bioszk³em
A2
PGLAS2 x1-w³ókna PGLA pokryte jednokrotnie bioszk³em
S2
PGLAS2x2-w³ókna PGLA pokryte dwukrotnie bioszk³em S2
Próbkê odniesienia stanowi³y w³ókna PGLA wyj�ciowe nie-
modyfikowane (RYS.1).
 Wykonano równie¿ kompozyty o osnowie polimerowej z
tego samego kopolimeru glikolidu (17%) z L-laktydem (83%)
wzmacniane otrzymanymi uprzednio w³óknami. W³ókna
zalewano 10% roztworem PGLA rozpuszczonego w chlor-
ku metylenu. Otrzymano cztery rodzaje kompozytów PGLA
- modyfikowane w³ókno PGLA (PGLA-PGLAA2x1, PGLA-
PGLAA2x2, PGLA-PGLAS2x1, PGLA-PGLAS2x2) w posta-
ci cienkich b³onek. Eksperyment ten pozwoli³ na praktycz-
ne sprawdzenie skuteczno�ci dzia³ania warstw bioszk³a,
które mia³y stanowiæ zabezpieczenie resorbowalnych w³ó-
kien przed ich rozpuszczeniem.
W celu oceny trwa³o�ci naniesionej warstwy bioszk³a bada-
ne w³ókna inkubowano w wodzie destylowanej w temp. 37°C
przez miesi¹c i rejestrowano zmiany przewodnictwa elek-
trycznego wody oraz obserwowano zmiany zachodz¹ce na
powierzchni w³ókien.
Wszystkie w³ókna i kompozyty poddano obserwacjom mi-
kroskopowym (mikroskopia optyczna i elektronowa) oraz
zbadano ich sk³ad chemiczny przy pomocy mikroanalizy
rentgenowskiej.

Wyniki

Obserwacje mikroskopowe wykaza³y zró¿nicowanie na-
niesionych warstw. Bioszk³o A2 penetrowa³o pomiêdzy w³ók-
na i pokrywa³o je równomiernie (RYS.2a), podczas gdy
bioszk³o S2 tworzy³o grubsz¹ i spêkan¹ warstwê na po-
wierzchni ca³ej wi¹zki w³ókien (RYS.2b).
Na podstawie badañ przeprowadzonych w wodzie destylo-
wanej mo¿na stwierdziæ, ¿e trwa³o�æ naniesionych warstw
bioszk³a jest niewielka. Ulegaj¹ one szybkiemu rozpusz-
czeniu, o czym mog¹ �wiadczyæ gwa³towny wzrost prze-
wodnictwa elektrycznego wody (RYS.3) oraz przeprowa-
dzone obserwacje mikroskopowe. RYS.4 przedstawia fo-
tografie powierzchni badanych w³ókien po inkubacji w wo-
dzie. W ¿adnym przypadku nie jest ju¿ widoczna powierzch-
niowa warstwa bioszk³a.
Wszystkie naniesione pow³oki bioszk³a okaza³y siê skutecz-
n¹ barier¹ ochronn¹ dla rozpuszczalnika (chlorku metyle-
nu) (RYS.5). O ile przy próbie zalania niemodyfikowanych
w³ókien PGLA roztworem PGLA ju¿ nawet opary chlorku
metylenu rozpuszczaj¹ je b³yskawicznie, o tyle w przypad-
ku w³ókien modyfikowanych bioszk³em nie zaobserwowa-
no zmian w ich mikrostrukturze, o czym mog¹ �wiadczyæ
mikrofotografie kompozytów (RYS.6). Po zalaniu w³ókien
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RYS. 3. Przewodnictwo elektryczne wody.
FIG. 3. Electrical conductivity of water.

RYS. 2. Mikrofotografie SEM a) w³ókno PGLA
A2x1, b) w³ókno PGLA S2x1 (pow. 500x).
FIG. 2. The SEM microphotographs a) PGLA
fibre+A2x1, b) PGLA fibre+S2x1 (mag. 500x).

a) b) 

RYS.1. Wyj�ciowe w³ókna PGLA (mikroskop
optyczny, SEM).
FIG.1. The initial PGLA fibres (optical microscope,
SEM).
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samym rozpuszczalnikiem widoczne jest, i¿ warstwy z biosz-
k³a A2 chroni¹ je nieco lepiej ni¿ z bioszk³a S2. W próbkach
z bioszk³em S2 po ok. 10 minutach w³ókna zaczynaj¹ siê
rozdzielaæ i przestaj¹ tworzyæ spójn¹ wi¹zkê. Jednak w obu
przypadkach jeszcze po godzinie w³ókna nie ulegaj¹ roz-
puszczeniu i s¹ nadal widoczne. Nie zaobserwowano nato-
miast ró¿nicy miêdzy zachowaniem siê w³ókien pokrywa-
nych bioszk³em jedno- i dwukrotnie.

Wnioski

1. Powierzchniowa modyfikacja w³ókien PGLA bioszk³em
pozwala na ich skuteczne zabezpieczenie przed rozpusz-
czalnikiem.
2. Warstwy z bioszk³a o du¿ej zawarto�ci krzemionki S2 s¹
spêkane i w nieco mniejszym stopniu chroni¹ w³ókno ni¿
warstwy A2.
3. Zastosowanie po�rednich warstw z bioszk³a stwarza
mo¿liwo�æ uzyskiwania resorbowalnych kompozytów w³ók-
nistych (PGLA-PGLA).
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Praca finansowana przez Ministra Nauki i Informatyzacji
w ramach projektu PBZ-KBN-100/T08/2003.

the fibres are not dissolved and are still visible. There was
no difference in behaviour of fibres coated with one and two
layers.

Conclusions

1. Surface modification of PGLA fibres with use of bioglass
enables for their efficient protection against solvent.
2. Layers of high-silica bioglass S2 are cracked and protect
fibre to a lesser extent than layers of A2 bioglass.
3. Application of intermediate bioglass layers creates the
opportunity to obtain resorbable fibre composites (PGLA-
PGLA).
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 RYS. 4. Mikrofotografie SEM w³ókien PGLA
modyfikowanych bioszk³em A2 i S2 wyj�ciowych
i po tygodniowej inkubacji w wodzie destylowanej
(pow.100x) oraz analiza EDS.
FIG. 4. SEM microphotographs and EDS analyses
of PGLA fibres modified with bioglass A2and
S2:initial and after 1 week incubation in distilled
water (mag.100x).

w³ókna 
/fibers 

RYS. 5. Fotografia SEM kompozytu PGLA-w³ókno
PGLA S2x1 (pow.50x) oraz analiza EDS wzd³u¿ linii
przekroju.
FIG. 5. The SEM photograph of PGLA-PGLA fibre
composite S2x1 (mag.50x) together with EDS
analysis along the cross-section line.

 

 
RYS. 6.Fotografie kompozytów PGLA-w³ókno
PGLA a)S2, b)A2 (mikroskop optyczny, SEM).
FIG. 6. Photographs of PGLA-fibre PGLA
composites: a)S2, b)A2 (optical microscope,
SEM).
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Introduction and purpose of study

The hip is one of the most loaded element in the human
body. Hip fracture is a serious condition that has been found
to increase morbidity and mortality to elderly men and
women, especially community-dwelling ones. Nowadays
etiological factors should be known better if one wants to
recognize the individuals at high risk. Also, the treatment of
displaced femoral neck fractures has been controversial,
and the factors leading to a functional outcome are not
known well. It has also been postulated that the etiologies
of the two main hip fracture types, femoral neck and tro-
chanteric fractures, are different. Knowledge of these dif-
ferences would also help us to improve the prevention of
hip fracture. According to Wolff's law, the permanent loaded
hip is well-motivated and adapts his inner and outer archi-
tecture to the environment. The body mass, is transferred
through the pelvis to femur bone, where the trabeculae align
along stress trajectories. This theorem has the important
corollary that affects architecture of cancellous bone and
determines its mechanical properties.
Based on clinical observation it can be found that changes
in biomechanical conditions of a hip (especially connected
with age), which provoke the changes in architecture, can
be caused by hip dysfunction. The example of functional
adaptation is a change in the value of neck/shaft angle which
varies from at average 135°, for young healthy people, to
90° for elder one. Eventually this alteration provoke the
change in value of trabeculae direction angle from 35° to
90°. Decreased femoral shaft cortical thickness has been
reported to predict trochanteric fractures, which is compat-
ible with the different mechanisms of these fracture types.
The etiopathology of the hip fracture is multifactorial, but
there are three main causes that play an important role in
the etiopathology of hip fractures: age, diseases and trauma.
Bone loss affecting bone strength usually increases by ag-
ing. Loss of weight during aging affects the local shock ab-
sorbers, reducing especially muscles and increasing the risk
of fracture after the fall. Other important principles are the
mechanical properties of the material from which the struc-
ture is made and the location and direction of the loads to
which the structure is subjected during service.
The purpose of this study was to investigate the relation-
ships between the structural parameters of cancellous bone,
to determine their correlation to the mechanical properties
and to evaluate which parameters are important for main-
taining bone strength and integrity.

BADANIE W£A�CIWO�CI
MECHANICZNYCH I
HISTOMORFOMETRYCZNYCH
TKANKI KOSTNEJ KO�CI
UDOWEJ CZ£OWIEKA
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Wprowadzenie i cel pracy

Staw biodrowy jest jednym z najbardziej obci¹¿onych
elementów naszego organizmu, dlatego te¿ z³amania ko-
�ci udowej, nierzadko z przemieszczeniami, s¹ jedn¹ z naj-
czêstszych przyczyn zgonów u osób starszych w krajach
wysoko rozwiniêtych. Z uwagi na ci¹g³e obci¹¿enie przeno-
szone przez staw biodrowy, zgodnie z prawem Wolff'a, przy-
stosowa³ on swoj¹ budowê, zarówno zewnêtrzn¹ jak i we-
wnêtrzn¹, do panuj¹cych obci¹¿eñ. Masa cia³a przenoszo-
na jest z miednicy na g³owê ko�ci udowej, w której uk³ad
beleczek kostnych dostosowuje siê do trajektorii najwiêk-
szych naprê¿eñ.
Na podstawie obserwacji klinicznych stwierdzono, ¿e zmiany
w zakresie biomechaniki stawu biodrowego (szczególnie
te zwi¹zane z wiekiem), powoduj¹c zmiany w budowie ko-
�ci mog¹ prowadziæ do powstawania dysfunkcji stawu. Przy-
k³adem takiej adaptacji jest zmiana warto�ci k¹ta szyjko-
wo-trzonowego, który u osób m³odych wynosi oko³o 135° a
wraz z wiekiem dochodzi do 90°. Zmiana tego k¹ta poci¹ga
z kolei za sob¹, zmianê k¹ta u³o¿enia beleczek kostnych w
g³owie ko�ci udowej z 35° do 90°. Zmiany adaptacyjne,
wywo³ane przystosowywaniem ko�ci do panuj¹cych obci¹-
¿eñ, w stanach zaburzenia równowagi (przeci¹¿enia) wraz
z dodatkowymi czynnikami takimi jak wiek czy jako�æ ko�ci
prowadziæ mog¹ do z³amañ. U osób w podesz³ym wieku,
najczê�ciej dochodzi do z³amañ krêtarzowych, których g³ów-
n¹ przyczyn¹ wydaj¹ siê byæ: zrzeszotnienie ko�ci, utrata
beleczkowania oraz zwiêkszenie jam szpikowych kosztem
elementów strukturalnych, czyli zmiany zwi¹zane z oste-
oporoz¹. Z drugiej strony do z³amañ ko�ci udowej dochodzi
bardzo czêsto u osób z chorob¹ zwyrodnieniow¹, okre�la-
n¹ jako zespó³ chorobowy, którego g³ówn¹ przyczyn¹ jest
dysproporcja pomiêdzy obci¹¿eniem a wytrzyma³o�ci¹
mechaniczn¹ chrz¹stki stawowej.
Zmiany w strukturze tkanki kostnej prowadz¹ do zmian jej
parametrów mechanicznych i dlatego w pracy podjêto siê
próby znalezienia relacji pomiêdzy w³a�ciwo�ciami struktu-
ralnymi a mechanicznymi. Do realizacji celu wykorzystano
nowoczesne techniki pomiarowe takie jak: mikroskopia ska-
ningowa czy mikrotomografia rentgenowska.

Materia³ i metoda

Z uwagi na fakt, ¿e najczêstszymi przyczynami z³amañ
ko�ci udowej s¹ osteoporoza i choroba zwyrodnieniowa ko-
�ci, przedmiot badañ stanowi³y preparaty pochodz¹ce od
osób, u których dosz³o do z³amañ z tego powodu. Dodatko-
wo, trzeci¹ grupê, referencyjn¹, stanowi³y preparaty sek-
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cyjne nasady bli¿szej ko�ci udowej pochodz¹ce od osób, u
których nie rozpoznano zmian chorobowych. Do okre�le-
nia parametrów strukturalnych przygotowano cylindryczne
próbki o �rednicy 10mm i wysoko�ci 8,5mm, które badano
z u¿yciem miktrotomografii rentgenowskiej, uzyskuj¹c ob-
razy struktury kostnej z rozdzielczo�ci¹ 37mm. Nastêpnie,
za pomoc¹ napisanego specjalnie do tego celu, w jêzyku
DELPHI, programu komputerowego HISTOMER, okre�lo-
no w³a�ciwo�ci histomorfometryczne (parametry MIL oraz
fabric elipsy) dla ka¿dej z próbek. Do okre�lenia w³a�ciwo-
�ci mechanicznych takich jak: modu³ Young'a czy wytrzy-
ma³o�æ, w próbie �ciskania jednoosiowego u¿yto maszyn
wytrzyma³o�ciowych MTS 858 MiniBionix oraz MTS Syner-
gie 100.

W³a�ciwo�ci histomorfometryczne
Anizotropia strukturalna mo¿e byæ mierzona przy u¿yciu

metod pomiarowych opartych na stereologii, generuj¹cych
jako rozwi¹zania: elipsê, elipsoidê lub odpowiednio dodat-
nie tensory drugorzêdowe tekstury. W pracy wykorzysta-
no, zaproponowan¹ w 1974 przez Whitehouse'a, metodê
MIL (ang. mean intercept length - metoda "�redniego od-
cinka d³ugo�ci"). Metoda ta opiera siê na zliczaniu liczby

przeciêæ pomiêdzy wprowadzan¹ siatk¹ równoleg³ych linii
a granic¹ ko�æ / wolna przestrzeñ [4].
 gdzie:    lcalk - ca³kowita d³ugo�æ linii na przekroju

w - k¹t pomiaru
nprzeciêcia - liczba przeciêæ pomiêdzy (por¹ a tkank¹)

W pracy [1] Turner zauwa¿y³, ¿e je�li otrzymane warto�ci
MIL, naniesiemy na biegunowy uk³ad wspó³rzêdnych to
otrzymamy elipsê (ang. fabric elipse), której parametry s¹
sposobem ilo�ciowego opisu dwuwymiarowej anizotropii
(wykre�lenie elipsy pozwala na zobrazowanie istnienia
"uprzywilejowanego" kierunku w danym przekroju).

Material and methods

Because of the fact that the most frequent causes of hip
fractures seems to be osteoporosis and coxarthrosis, our
investigations were carried out on twelve human femur
heads. The basic study series consisted of 4 human femur
heads with coxartotical fracture, 4 heads with osteoporotical
fracture and 4 heads from healthy people cases making a
control group.
The size of bone cylindrical sample was 10x8,5 mm. To
analyse bone structure 3D method like m-CT method was
used. To determine histomorphometrical properties (MIL and
fabric ellipse), the m-CT scans (with 37 mm resolution) and
HISTOMER program were used. Strength tests using MTS
MiniBionix and MTS Synergie 100 machines were also car-
ried out to estimate the bone stress-strain characteristics,
especially for determination values of Young's modulus and
yield stress in compression.

Histomorphometric properties
A complete representation of textural or structural

anisotropy, according to Turner [1], using stereological
methods involved an ellipse, an ellipsoid or fabric tensors.

To measure structural anisotropy of cancellous bone we
used MIL method proposed in 1974 by Whitehouse.
Whitehouse measured the mean intercept length in cancel-
lous bone as a function of direction on polished plane sec-
tions. The mean intercept length is the distance between
two bone/marrow interfaces measured along line (FIG.1).
   where:   lentire - entire section length

przeciecia

calk

n

l
MIL

)(ω=

RYS. 2 A). Rekonstrukcja obrazu otrzymanego za
pomoc¹ mikrotomogafii rtg, B). Przyk³adowe
skany i fabric ellipsy dla próbki osteoporotycznej
(z zaznaczeniem uprzywilejowanego kierunku);
C). Przyk³adowe skany i fabric ellipsy dla próbki
coxartrotycznej.
FIG. 2 A). The reconstruction of m-CT scan. B).
The images and fabric ellipses for osteoporotic
samples (with  "preferential" direction); C The
images and fabric ellipses for coxarthrotic
samples.
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RYS. 1. Fabric elipse, (C.H.Turner 1991) [4].
FIG. 1. Fabric elipse, (C.H.Turner 1991) [4].
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w - angle
n intersection - the number of bone/marrow interfaces

Turner [1] pointed out that when the measured MIL values
are plotted in a polar diagram as a function of the angle w,
then this diagram has a shape of an ellipse. The param-
eters of this ellipse are the manner of two-dimensional
anisotropy description (the ellipse draw presents an "pref-
erential" direction on analysed section).

Mechanical properties
Results of investigations carried out (fig. 3 and 4) shows

a decrease in Young's modulus value (3,2%) and in
compressive yield stress value (34%) for osteoporotic sam-
ples as compared to the reference samples. However, for
coxartrotic samples we observe an increase of those val-
ues.

Recapitulation

It can be seen from the figures 2B and 2C that the struc-
ture of cancellous bone rarefy (this is also shown by a fab-
ric ellipse) while become dense for coxartrotic samples.
Those observations was also confirmed by histological test
that were carried. Moreover samples of cancellous bone
appear to have highly "preferential" direction. This can be
an evidence of the structural anisotropy of tissue and in this
way confirm a Chang's theorem that properties of dense
bones has an isotropic pattern while for rarefy bone this
pattern is more anisotropic.
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Badanie w³a�ciwo�ci mechanicznych
Analizuj¹c wykresy 3 i 4, na których przedstawiono wy-

niki badañ wytrzyma³o�ciowych, mo¿emy zaobserwowaæ
spadek warto�ci modu³u Young'a (o 3,2%) oraz wytrzyma-
³o�ci na �ciskanie (o 34%) w przypadku próbek z ko�ci oste-
oporotycznej, w stosunku do grupy referencyjnej. Natomiast
dla próbek coxartrotycznych obserwujemy wzrost tych war-
to�ci.

Podsumowanie

Otrzymane wyniki, pozwalaj¹ na stwierdzienie, ¿e struk-
tura g¹bczasta ko�ci osteoporotycznej (RYS.2B) rozrzedza
siê, natomiast ko�ci zwyrodnieniowej (RYS.2C) zagêszcza
siê, znajduje to swoje odzwierciedlenie w wynikach analizy
warto�ci promieni fabric elipsy dla poszczególnych próbek,
w programie HISTOMER. Do podobnych wniosków prowa-
dz¹ badania histologiczne próbek, a rezultaty te znajduj¹
równie¿ potwierdzenie w otrzymanych warto�cisch parame-
trów mechanicznych.
Warto równie¿ podkre�liæ, ¿e próbki z tkanki osteoporotycz-
nej wykazuj¹ mocno uprzywilejowany kierunek, co mo¿e
�wiadczyæ o silnej anizotropii strukturalnej tkanki, i co mo¿e
potwierdzaæ tezê Chang'a [2], która stanowi, i¿ w³a�ciwo�ci
gêstych ko�ci maj¹ charakter izotropowy, a te o mniejszej
gêsto�ci bardziej anizotropowy.
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Abstract

Resorbable poly(glycolide-co-L-lactide) fibers were
spun from solution by the wet process. The influence
of spinning process on the molecular mass changes
of the fibre-forming polymer was evaluated by gel
permeation chromatography (GPC). The surface of
fibres was characterized by scanning electron
microscopy (SEM). Fibres were incubated in phos-
phate buffered saline (PBS) at 37oC for 25 weeks.
Mechanical properties of the fibers: tensile strength,
Young's modulus and elongation at break were meas-
ured as a function of degradation time in vitro. The
results show that the fibers have quite weak mechani-
cal properties and degrade after 15 weeks in vitro.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),81-84]

Introduction

Tissue engineering is an interdisciplinary field, which aims
at restoring, maintaining or improving damaged tissue func-
tion by using substitutes which include cells. Biomaterials
play an important role in tissue engineering because they
serve as matrices for cellular ingrowth, proliferation, and
new tissue formation in three dimensions. To fabricate po-
rous scaffolds synthetic biodegradable polymers are often
used. Polylactides (PLLA, PDLA, and PDLLA), polyglycolide
(PGA) and their copolymers (PGLA) are biocompatible, bio-
degradable; they have good mechanical properties and can
be easily processed into three-dimensional structures [1].
The most common methods to produce porous scaffolds
for tissue engineering applications are: porogen leaching,
phase separation or gas foaming techniques [2]. Unfortu-
nately, the scaffolds obtained by all these techniques have
isotropic properties. On the other hand, natural tissues (eg.
tendons, bone, skin) have often anisotropic properties, re-
sulting from presence of fibrous proteins, such as collagen
or elastin. A novel approach in scaffolds' designing is to
produce porous structures made of resorbable fibers, which
can better mimic natural tissues.
Fibrous scaffolds can be obtained by electrospinning. This
technique enables production of fibrous scaffolds from PGLA
and poly-e-caprolactone. The diameter of resulting fibers
is usually below 1 mm. [3-7]. Alternative methods used to
produce fibrous resorbable materials are: melt spinning and
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Streszczenie

Resorbowalne w³ókna z kopolimeru glikolidu z L-
laktydem formowano metod¹ z roztworu na mokro.
Za pomoc¹ chromatografii ¿elowej (GPC) zbadano
wp³yw procesu formowania na zmianê masy cz¹stecz-
kowej tworzywa w³ókien. Mikrostrukturê w³ókien oce-
niono za pomoc¹ skaningowego mikroskopu elektro-
nowego (SEM). W³ókna poddano inkubacji w buforo-
wanym roztworze soli fizjologicznej (PBS) w tempe-
raturze 37oC przez 25 tygodni. W³a�ciwo�ci mecha-
niczne w³ókien: wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie, modu³
Younga i odkszta³cenie zniszczenia zmierzono w funk-
cji czasu inkubacji in vitro. Badania wykaza³y, ¿e otrzy-
mane w³ókna charakteryzowa³y siê stosunkowo s³a-
bymi w³a�ciwo�ciami mechanicznymi i ulega³y degra-
dacji w ci¹gu 15 tygodni.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),81-84]

Wprowadzenie

In¿ynieria tkankowa jest interdyscyplinarn¹ dziedzin¹
wiedzy, której celem jest przywrócenie, podtrzymanie i po-
prawa funkcjonowania uszkodzonych tkanek, za pomoc¹
substytutów zawieraj¹cych komórki. Biomateria³y odgrywaj¹
tutaj wa¿n¹ rolê, poniewa¿ pe³ni¹ funkcjê matryc dla wzro-
stu komórek, proliferacji i formowania tkanek w trójwymia-
rowe struktury. Do wytwarzania porowatych przestrzennych
pod³o¿y czêsto stosuje siê syntetyczne polimery biodegra-
dowalne. Polilaktydy (PLLA, PDLA, PDLLA), poliglikolid
(PGA) i ich kopolimery (PGLA) s¹ biozgodne, bioresorbo-
walne; posiadaj¹ dobre w³a�ciwo�ci mechaniczne oraz sto-
sunkowo ³atwo mo¿na je przetwarzaæ w przestrzenne po-
rowate pod³o¿a [1]. Najbardziej popularnymi metodami
otrzymywania porowatych pod³o¿y dla in¿ynierii tkankowej
s¹: wyp³ukiwanie soli, separacja faz i spienianie gazem [2].
Niestety pod³o¿a otrzymane tymi technikami cechuje izo-
tropia w³a�ciwo�ci. Z drugiej strony naturalne tkanki (np.
�ciêgna, ko�æ, skóra) maj¹ w³a�ciwo�ci anizotropowe wy-
nikaj¹ce z obecno�ci w nich bia³ek fibrylarnych, takich jak:
kolagen czy elastyna. Nowym podej�ciem w projektowaniu
pod³o¿y jest otrzymywanie porowatych struktur wykonanych
z w³ókien resorbowalnych, które lepiej na�laduj¹ naturalne
tkanki.
Jedn¹ z technik otrzymywania w³óknistych pod³o¿y jest
metoda elektroprzêdzenia. Metoda ta pozwala na otrzymy-
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solution spinning by wet or dry process. The method of spin-
ning from the solution by the wet process avoids degrada-
tion of the polymer as in the case of the high temperature
spinning form melt. The method of spinning from the solu-
tion permits to produce resorbable fibers over a wide range
of the molecular weights and concentrations [8].
The aim of this study was to obtain fibers from copolymer of
glycolide and L-lactide by the method of spinning from the
solution by the wet process and to evaluate their mechani-
cal prperties, character of their surface (by scanning elec-
tron microscopy) and degradation kinetics (on the base of
mechanical properties examination).

 Materials

Glycolide and L-lactide (Purac, Holland) were purified
by recrystallization from dry ethyl acetate in a vacuum dryer
at a room temperature. Copolymerization of glycolide and
lactide was performed in bulk with a Zr(acac)4 initiator at
100oC by a conventional method using a vacuum line for
degassing and sealing of the ampoules according to the
method described previously [9]. The molar ratio of the ini-
tiator and the monomers was 1.2x10-3. The fibers were spun
from the solution by the wet process. 20% polymer solution
was prepared by dissolving of PGLA into N,N-dimethyl
formamide (DMF). The laboratory spinning machine, whose
construction made it possible to stabilise technological pa-
rameters at a required level under continous control was
used. Spinneretes with 240 orifices of diameter of 0,08 mm
were used. The solidification process was carried out in a
bath containing an aqueous solution of the solvent (20-40%)
at a temperature of about 8-15oC. The drawing process was
performed in a single stage, in a plastic bath containing the
solvent (15-30%) at an elevated temperature up to 30-50oC.
Finally, solvent was rinsed off, and the resultant fibres were
dried under the isometric conditions at a low temperature.

Methods

Properties of materials
The copolymer composition was determined by 1H NMR

measurements (Varian Unity Inowa spectrometer). The
molecular mass Mn and Mw of copolymer before and after
processing in the fibers were determined by gel permeation
chromatography with the Physics SP 8800 chromatograph.
The diameter of PGLA fibers was measured by Lanametr
using eyepiece with a micrometer scale and it was obtained
by averaging the diameter of 25 individual fibres.
The microstructure of fibers was studied by JSM 5400 scan-
ning electron microscope (JEOL, Japan) at magnification
50, 500 and 1000 times respectively. Before analysis the
samples were coated with a thin carbon layer in order to
make them conductive.

Degradation study
Degradation of fibers was performed in 0.9% sodium chlo-

ride solution buffered with 24mM Na2HPO4 and 16 mM
KH2PO4 (PBS -solution) of pH=7.0 at 37°C. The bunches of
fibers were cut into pieces of the length 8 cm and were
incubated in 100ml of buffer in plastic vials for 25 weeks.
The buffer was exchanged every week. After every 2 weeks
two bunches were taken, washed three times in UHQ water
(PureLab UHQ, Elga, Germany) and dried in a vacuum oven
at 25oC for 24h. The buffer was exchanged every week.
Mechanical properties of fibers: tensile strength, Young's
modulus and elongation at break on 25 individual fibers from
each experimental group were measured at room tempera-
ture by universal testing machine Zwick 1435 at crosshead

wanie w³óknistych pod³o¿y z PGLA oraz poli-e-kaprolakto-
nu. �rednica w³ókien otrzymanych t¹ technik¹ jest zwykle
poni¿ej 1 µm [3-7]. W³ókniste materia³y resorbowalne mo¿-
na te¿ formowaæ ze stopu b¹d� z roztworu na mokro lub na
sucho. W metodzie formowania z roztworu nie dochodzi do
termicznej degradacji polimeru, z czym nale¿y siê liczyæ w
przypadku formowania ze stopu. Metoda formowania z roz-
tworu pozwala na wytwarzanie w³ókien w szerokim zakre-
sie sk³adu chemicznego i masy cz¹steczkowej [8].
Celem pracy by³o otrzymanie w³ókien z kopolimeru glikoli-
du z L-laktydem metod¹ z roztworu na mokro oraz ocena
ich w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowych, budowy powierzchni
(za pomoc¹ mikroskopu skaningowego) i kinetyki degrada-
cji (na podstawie badañ w³a�ciwo�ci mechanicznych).

Materia³y

Glikolid i L-laktyd (Purac, Holandia) by³y oczyszczane
przed u¿yciem poprzez rekrystalizacjê z suchego octanu
etylu, a nastêpnie suszone w suszarce pró¿niowej w tem-
peraturze pokojowej. Kopolimeryzacjê glikolidu z laktydem
prowadzono w stopie w temperaturze 100oC z u¿yciem ini-
cjatora Zr(acac)4 wykorzystuj¹c w celu odgazowania stopu
konwencjonaln¹ liniê pró¿niow¹, zgodnie z metod¹ opisa-
n¹ poprzednio [9]. Stosunek molowy inicjatora do mono-
merów wynosi³ 1,2x10-3.
W³ókna formowano metod¹ z roztworu na mokro. Roztwór
polimeru sporz¹dzono przez rozpuszczenie PGLA w N,N-
dimetyloformamidzie (DMF). Stê¿enie roztworu wynosi³o
20%. Stosowano przêdzarkê wielkolaboratoryjn¹, której
konstrukcja umo¿liwia stabilizacjê parametrów procesowych
i ci¹g³¹ ich kontrolê. U¿ywano dyszy przêdzalniczej 240-
otworowej o �rednicy otworków 0,08 mm. Proces zestala-
nia prowadzono w wodnej k¹pieli zawieraj¹cej rozpuszczal-
nik (20-40%) w temperaturze 8-15oC. Proces rozci¹gu re-
alizowano jednoetapowo w k¹pieli plastyfikacyjnej o zawar-
to�ci rozpuszczalnika wynosz¹cej oko³o15-30% w tempe-
raturze 30-50oC. Po usuniêciu rozpuszczalnika w³ókna su-
szono w warunkach izometrycznych w niskiej temperatu-
rze.

Metody

W³a�ciwo�ci materia³ów
Sk³ad chemiczny badanego kopolimeru okre�lono za po-

moc¹ magnetycznego rezonansu j¹drowego 1H NMR (spek-
trometr firmy Varian Unity Inowa). Masy cz¹steczkowe Mn
i Mw kopolimeru i otrzymanych w³ókien wyznaczono stosu-
j¹c metodê chromatografii ¿elowej GPC za pomoc¹ chro-
matografu Spectra Physics SP 8800.
�rednica w³ókien PGLA by³a mierzona na Lanametrze sto-
suj¹c okular z podzia³k¹ mikrometryczn¹, jako u�rednienie
pomiarów 25 pojedynczych w³ókien.
Obserwacje mikrostruktury w³ókien przeprowadzono za
pomoc¹ skaningowego mikroskopu elektronowego JSM
5400 JEOL przy powiêkszeniach odpowiednio 50, 500 i 1000
razy. Przed analiz¹ próbki napylono cienk¹ warstw¹ wêgla
w celu nadania im w³a�ciwo�ci przewodz¹cych.

Badania degradacji
Badania degradacji prowadzono w roztworze NaCl

(0.9%) buforowanym 24 mM Na2HPO4 i 16 mM KH2PO4

(PBS) o pH równym 7.0. Pêczek w³ókien pociêto na kawa³-
ki o d³ugo�ci oko³o 8 cm umieszczono w pojemnikach, za-
lano 100 ml roztworu PBS i przetrzymywano w temperatu-
rze 37oC. przez 25 tygodni. Co 2 tygodnie wyjmowano po 2
próbki, p³ukano trzy razy w ultra czystej wodzie (PureLab
UHQ, Elga, Niemcy) i suszono w suszarce pró¿niowej w
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temperaturze 25oC. Roztwór buforowy wymieniano co ty-
dzieñ.
W³a�ciwo�ci mechaniczne: wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie,
modu³ Younga i odkszta³cenie przy zerwaniu pojedynczych
w³ókien wyci¹gniêtych z pêczka badano za pomoc¹ uni-
wersalnej maszyny wytrzyma³o�ciowej Zwick 1435 stosu-
j¹c szybko�æ rozci¹gania 50 mm/min i wykonuj¹c pomiary
dla 25 w³ókien z ka¿dej serii pomiarowej. D³ugo�æ próbki
(w³ókna) by³a równa 25 mm, modu³ Younga mierzony by³ w
zakresie obci¹¿eñ od 0.002 N do 0.004 N.

Wyniki i dyskusja

W³a�ciwo�ci kopolimeru i w³ókien

Analiza 1H NMR wykaza³a, ¿e stosunek molowy glikoli-
du do L-laktydu w kopolimerze wynosi³ 17:83. Badania chro-
matografii ¿elowej wykaza³y, ¿e liczbowo �rednia masa cz¹-
steczkowa, Mn, kopolimeru wynosi³a 85 000 D, a wagowo
�rednia masa cz¹steczkowa by³a równa 161 500 D. Licz-
bowo �rednia masa cz¹steczkowa tworzywa otrzymanych
w³ókien by³a równa 63 000 D, a wagowo �rednia masa cz¹-
steczkowa wynosi³a 126 000 D. Stwierdzono, ¿e operacje
zwi¹zane z procesem formowania w³ókien takie jak zesta-
lanie w k¹pieli (woda-DMF) oraz odp³ukanie rozpuszczalni-
ka spowodowa³y spadek masy cz¹steczkowej tworzywa
w³ókien o oko³o 25%. Jest to zwi¹zane z degradacj¹ ³añcu-
chów kopolimeru prawdopodobnie w wyniku hydrolizy.

speed of 50 mm/min. The length of the specimen was 25
mm. The Young's modulus was estimated in the range of
loading between 0.002 N and 0.004 N.

Results and discussion

Properties of copolymer and fibers
A molar ratio of glycolide to L-lactide in the copolymer

PGLA was 17:83, as determined 1H NMR. Gel permeation
chromatography showed that number average molecular
mass, Mn, of copolymer was 85 000 D, and weight average
molecular mass, Mw, was 161 500 D. The number average
molecular mass, Mn, of fibers was 63 000 D, and weight
average molecular mass, Mw, was 126 000 D. It has been
found that the operations connected with the fiber forma-
tion process such as solidification in a water-DMF bath and
solvent washing out caused the molecular weight of poly-
mer to decrease by about 25%. This seems to be due to the
degradation of copolymer chains by hydrolysis.
FIG.1. shows microstructure of PGLA fibers obtained by
scanning electron microscope (SEM). The surface of fibers
is smooth, and the diameter of fibers is about 30 µm. The
diameter of fibres measured by the optical microscope is
also 30±1 mm. The initial fibers are characterized by ten-
sile strength of 23.5±2.2 MPa, Young's modulus of 1.4 ±
0.1 GPa and elongation at break of 8.5±2.2 %.
The fibres have quite weak mechanical properties, what
makes them not suitable for reinforcing of the composites
and preparation of load-bearing implants. However, poor
mechanical properties do not exclude such fibres to be uti-
lized as scaffolds for tissue engineering, where the most
important criteria are biocompatibility, proper microstructure
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RYS. 4. Zale¿no�æ odkszta³cenia do zniszczenia
w³ókien od czasu inkubacji w PBS.
FIG.4 . Variation of elongation at break of fibers
as a function of incubation time in PBS.

RYS. 1. Obraz w³ókien z PGLA (SEM, 500x).
FIG. 1. Microphotograph of PGLA fibers (SEM,
500x).
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RYS. 3. Zale¿no�æ modu³u Younga w³ókien od
czasu inkubacji w PBS.
FIG. 3. Variation of Young's modulus of fibers as
a function of incubation time in PBS.

RYS. 2. Zale¿no�æ wytrzyma³o�ci na w³ókien
PGLA od czasu inkubacji w PBS.
FIG. 2. Variation of tensile strength of fibers as a
function of incubation time in PBS.
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RYS.1 przedstawia obraz w³ókien PGLA otrzymany za po-
moc¹ mikroskopu skaningowego SEM. Powierzchnia w³ó-
kien jest g³adka, a ich �rednica wynosi ko³o 30 µm. �redni-
ca w³ókien mierzona za pomoc¹ mikroskopu optycznego
wynosi³a równie¿ 30±1 µm. W³ókna wyj�ciowe mia³y wy-
trzyma³o�æ na rozci¹ganie równ¹ 23.5±2.2 MPa, modu³
Younga równy 1.4±0.1 GPa i odkszta³cenie zniszczenia
równe 8.5±2.2 %.
W³ókna te maj¹ s³abe w³a�ciwo�ci mechaniczne, dlatego
nie nadaj¹ siê do wzmacniania kompozytów i wytwarzania
z nich implantów przenosz¹cych du¿e obci¹¿enia. Jednak-
¿e s³abe w³a�ciwo�ci mechaniczne nie wykluczaj¹ zasto-
sowania tych w³ókien jako pod³o¿y dla in¿ynierii tkankowej,
gdzie najwa¿niejsze s¹ takie parametry jak biozgodno�æ,
odpowiednia mikrostruktura i czas degradacji.

Badania degradacji
RYS.2,3 i 4 przedstawiaj¹ zale¿no�ci wytrzyma³o�ci na roz-
ci¹ganie, modu³u Younga i odkszta³cenia przy zniszczeniu
w³ókien w funkcji czasu inkubacji w PBS. W³ókna przetrzy-
mywano w PBS przez 25 tygodni, ale ju¿ po inkubacji przez
15 tygodni w³ókna stawa³y siê do tego stopnia s³abe i kru-
che, ze nie by³o mo¿liwe przeprowadzenie badañ mecha-
nicznych. Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie i odkszta³cenie
zniszczenia spada³y w funkcji czasu inkubacji w PBS, pod-
czas gdy modu³ Younga nie ulega³ wyra�nym zmianom. W
funkcji czasu inkubacji w PBS w³ókna stawa³y siê s³abe i
kruche ale nie zmienia³a siê ich �rednica. To sugeruje, ¿e
tworzywo w³ókien ulega³o degradacji w masie w wyniku re-
akcji hydrolizy.

Wnioski

1. Zastosowanie metody formowania z roztworu na mokro
przy u¿yciu jako rozpuszczalnika DMF umo¿liwia uzyska-
nie w³ókien z kopolimeru glikolidu z L-laktydem. Z etapami
procesu formowania w³ókien (zestalanie, usuwanie rozpusz-
czalnika) zwi¹zane jest obni¿enie masy cz¹steczkowej two-
rzywa w³ókien do oko³o 75% warto�ci pocz¹tkowej kopoli-
meru po syntezie.
2. Inkubacja w czasie 15 tygodni w PBS powoduje utratê
w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowych z zachowaniem postaci
w³ókien przez 25 tygodni.
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and adequate degradation profile.

Degradation study
FIGs.2, 3 and 4 present variations of tensile strength,

Young's modulus and elongation at break of fibers as a func-
tion of incubation time in PBS. The fibres were incubated in
PBS for 25 weeks, but after immersion time longer that 15
weeks, the fibres were so fragile, that it was impossible to
perform mechanical tests. Tensile strength and elongation
at break of fibers decrease during incubation in PBS, while
Young's modulus remains constant. During incubation in
PBS the fibres become weak and fragile but their diameter
do not change. It suggest that the fibres degrade through
hydrolysis in bulk.

Conclusions

1. The use of the wet process of fiber forming from solution
using DMF as solvent makes it possible to obtain fibers from
the copolymer of glycolide and L-lactide. The stages of fiber
forming such as solidification and solvent removal bring
about a decrease in the molecular weight of the fiber-form-
ing polymer to about 75% of the initial value of the polymer
after its synthesis.
2. The incubation for a period of 15 weeks in PBS results in
the loss of mechanical properties, while the fibers maintain
their form for 25 weeks.
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Streszczenie

Celem pracy by³o opracowanie metody wytwarza-
nia bioaktywnego materia³u implantacyjnego przezna-
czonego dla chirurgii kostnej. Bioceramiczne tworzy-
wo otrzymano drog¹ obróbki termicznej prekursora
krzemoorganicznego, zawieraj¹cego aktywne dodat-
ki.
Sk³ad fazowy materia³u ceramicznego badano za po-
moc¹ spektroskopii w podczerwieni (FTIR) oraz dy-
frakcji rentgenowskiej (XRD). Mikrostrukturê otrzyma-
nego materia³u analizowano za pomoc¹ skaningowej
mikroskopii elektronowej (SEM) po³¹czonej z mikro-
analiz¹ rentgenowsk¹ (EDS). Przeprowadzono test
bioaktywno�ci w warunkach "in vitro" poprzez prze-
trzymywanie materia³ów ceramicznych w SBF-ie.
Badania wykaza³y, ¿e obróbka termiczna prekursora
krzemoorganicznego zawieraj¹cego aktywne wype³-
niacze prowadziæ mo¿e do otrzymania tworzywa ce-
ramicznego zawieraj¹cego wolastonit, charakteryzu-
j¹cego siê bioaktywno�ci¹ w warunkach "in vitro".

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),85-87]

Wstêp

Wiele materia³ów jest obecnie badanych w kierunku wy-
korzystania jako substytut tkanki kostnej. Wa¿n¹ grupê ma-
teria³ow¹ stanowi tzw. powierzchniowo aktywna lub bioak-
tywna ceramika, do której zalicza siê gêsty, syntetyczny hy-
droksyapatyt, bioszk³a, tworzywa szk³o-krystaliczne jak rów-
nie¿ kompozyty na bazie tych materia³ów [1-4].
Bioaktywne apatytowo-wolastonitowe tworzywa szk³o-kry-
staliczne bazuj¹ na uk³adzie CaO-SiO2. Klasyczne mate-
ria³y tego typu wytwarza siê drog¹ topienia mieszanki od-
powiednich surowców chemicznych i mineralnych, a nastêp-
nie prowadzi siê kontrolowan¹ krystalizacjê szk³a. Tempe-
ratury topienia w tej metodzie wynosz¹ zwykle ok. 1500oC
[1-4]. G³ównymi wadami tej metody s¹ wieloetapowo�æ pro-
cesu otrzymywania gotowych wyrobów (topienie, mielenie
produktów, formowanie, spiekanie) oraz wysokie tempera-
tury otrzymywania wyrobów.
Obok klasycznej metody topienia rozwinê³a siê chemiczna
metoda otrzymywania materia³ów zawieraj¹cych wolasto-
nit, mianowicie metoda zol-¿el. W metodzie tej podstawo-
we sk³adniki szk³a wprowadza siê w postaci organicznych
zwi¹zków odpowiednich pierwiastków [3,5]. W porównaniu
do klasycznej metody topienia, w metodzie zol-¿el tempe-
ratury obróbki termicznej nie przekraczaj¹ 1200oC, jednak-
¿e jest to metoda kosztowna, ma³o wydajna i nie pozwala
na otrzymywanie wyrobów o skomplikowanych kszta³tach.
Nowym i bardzo obiecuj¹cym sposobem, który mo¿e pro-
wadziæ do otrzymania ceramiki wolastonitowej, jest kontro-
lowana obróbka termiczna polimerów krzemoorganicznych
zawieraj¹cych odpowiednio dobrane aktywne wype³niacze
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Abstract

The aim of this work was to elaborate the prepara-
tion method of bioactive implant material for bone sur-
gery applications. The bioceramic material was ob-
tained by thermal treatment of active fillers-contain-
ing organosilicon precursor.
The phase composition of ceramic material was ana-
lysed by means of infrared spectroscopy (FTIR) and
XRD analysis (XRD). The microstructure of the ob-
tained material was studied by scanning electron
microscopy (SEM) with EDS point analysis. The
bioactivity test in "in vitro" conditions was determined
by immersing of ceramic samples in SBF.
It was found that thermal treatment of active fillers-
containing organosilicon precursor leads to formation
of wollastonite-containing ceramic material. The ce-
ramic material demonstrates bioactivity in "in vitro"
conditions.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),85-87]

Introduction

A number of materials have been investigated as substi-
tute parts of hard tissues like bones. An important group of
these materials consists of the so-called surface reactive or
bioactive ceramics, such as dense synthetic hydroxyapa-
tite, bioglasses, glass-ceramics and composites basing on
these materials [1-4].
Bioactive appatite/wollastonite glass-ceramics materials
base on elementary CaO-SiO2 system.  The typical method
applied for producing wollastonite-containing materials is
melting of the mixture of suitable raw chemicals followed by
controlled crystallization of the glasses. The melting tem-
perature in this method is usually about 1500oC [1-4]. The
main drawbacks of this method are multistep preparation
procedure (melting, grinding, forming and sintering) and
relatively high processing temperatures.
The second way leading to obtaining wollastonite-contain-
ing materials is the chemical method called sol-gel. In this
method glass components are introduced as organic com-
pounds of suitable elements [3,5]. In comparison with melt-
ing method, the temperatures in sol-gel method do not ex-
ceed 1200oC. However, the sol-gel method is expensive,
has low efficiency and do not allow to obtain complex
shapes.
The new and very promising way that could be applied for
obtaining wollastonite-containing ceramics is controlled heat
treatment of silicon-containing polymer precursor with suit-
able ceramic active fillers. Heat treatment of such mixtures,
depending from the type of polymer precursor, type of ac-
tive fillers and final heat treatment temperature, leads to
formation of wollastonite-containing ceramic material already
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at about 1000oC. This is a relatively inexpensive and effi-
cient method and enables to obtain complex shapes.
The aim of this work was to elaborate preparation method
of wollastonite-containing ceramic material by heat treat-
ment of active fillers-containing polysiloxane polymer.

 Materials and methods

Lukosil 901 polymethylphenylsiloxane resin (Lucebni
Zavody, Kolin, Czech Republic) and active fillers (amorphous
silica and calcium hydroxide) were used. The resin and ac-
tive fillers were mixed and cured during the time of 6 days
in the range from 100 to 150oC. The cured samples were
ground. Than, from as received powders pellets were formed
and heat treated at 1000oC in an inert atmosphere at the
mean heating rate of 0,7oC/min (total time of heating - 24
hour).
The study on heat treatment product was led by means of
infrared absorption spectroscopy in the range from 4000 to
400 cm-1 on FTS-60 V Bio Rad spectrometer. The structure
of ceramic samples was carried out on XRD diffractometer
(Cu Ka radiation, Ni-filtered). Microstructure of the materi-
als was examined by scanning electron microscopy JEOL
5400 with LINK AN 10000 point microanalyzer of X-ray ra-
diation.
In order to study in vitro bioactivity the ceramic sample was
soaked in simulated body fluid (SBF) during the time of 4
weeks. After this period of time the surface of the ceramic
samples was studied by SEM and EDS analysis.

Results

FIG.1 show FTIR spectrum of ceramic sample. FTIR
spectrum of the sample show bands originating from Si-O-
Si bonds: 1200-1000 cm-1 (asymetric streching vibrations),
850-600 cm-1 (symetric streching vibrations) and about 500
cm-1 (bending vibrations). Also, it can be seen bands asso-
ciated with the presence of a- crystoballite (1210 cm-1, 797
cm-1) and a-wollastonite (432 cm-1, 563 cm-1, 716 cm-1, 923

ceramiczne. Obróbka termiczna takiej mieszaniny, w za-
le¿no�ci od rodzaju prekursora polimerowego, rodzaju ak-
tywnych wype³niaczy i temperatury obróbki termicznej, pro-
wadzi do otrzymania materia³u ceramicznego zawieraj¹ce-
go wolastonit ju¿ w temperaturze 1000oC. Metoda ta jest
stosunkowo tania, wydajna i pozwala na otrzymywanie
wyrobów o skomplikowanych kszta³tach.
Celem pracy by³o opracowanie nowego sposobu otrzymy-
wania materia³u ceramicznego zawieraj¹cego wolastonit,
który otrzymywano drog¹ obróbki termicznej polimeru poli-
siloksanowego zawieraj¹cego aktywne dodatki.

Materia³y i metody

Do otrzymania próbek wykorzystano ¿ywicê polimetylo-
fenylosiloksanow¹ Lukosil 901 (Lucebni Zawody, Kolin, Re-
publika Czeska) oraz aktywne dodatki (amorficzn¹ krze-
mionkê, wodorotlenek wapnia).
Sporz¹dzano mieszaniny ¿ywicy i aktywnych dodatków,
które sieciowano przez 6 dni w temperaturze 100-150oC.
Nastêpnie usieciowane próbki mielono. Z tak otrzymanych
proszków formowano pastylki, które poddawano obróbce
termicznej w temperaturze 10000C ze �redni¹ szybko�ci¹
ogrzewania wynosz¹c¹ 0,7oC/min (24-godzinny ca³kowity
czas ogrzewania).
Badania ceramicznych produktów obróbki termicznej pro-
wadzono za pomoc¹ spektroskopii w zakresie �rodkowej
podczerwieni, mianowicie od 4000-400 cm-1, metod¹ ab-
sorpcyjn¹, przy u¿yciu spektrofotometru FTS - 60 V Bio Rad.
Badania struktury otrzymanych próbek zosta³y wykonane
za pomoc¹ dyfraktometru rentgenowskiego (Ka, lampa Cu,
filtr Ni). Badania mikrostruktury przeprowadzono za pomo-
c¹ skaningowego mikroskopu elektronowego JMS-5400 fir-
my JEOL, wspó³pracuj¹cego z mikroanalizatorem dysper-
sji energii promieniowania rentgenowskiego (EDS) LINK AN
10000.
Bioaktywno�æ próbek ceramicznych okre�lano w warunkach
"in vitro" poprzez przetrzymywanie materia³ów ceramicz-
nych w sztucznym osoczu (SBF) przez 4 tygodnie. Po tym
okresie prowadzono obserwacje mikroskopowe i wykony-
wano mikroanalizê rentgenowsk¹ powierzchni próbek.

Wyniki badañ

RYS.1 przedstawia widmo FTIR dla badanej próbki ce-
ramicznej. Widmo FTIR próbki ceramicznej zawiera pa-
sma zwi¹zane z drganiami wi¹zañ Si-O-Si w zakresie liczb
falowych 1200-1000 cm-1 (drgania rozci¹gaj¹ce asymetrycz-
ne), 850-600 cm-1(drgania rozci¹gaj¹ce symetryczne) oraz
przy oko³o 500 cm-1 (drgania zginaj¹ce). W widmie widocz-
ne s¹  pasma pochodz¹ce od drgañ charakterystycznych
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RYS. 1. Widmo FTIR dla próbki z 10000C.
FIG. 1. FTIR spectrum of sample obtained at
1000oC.

RYS. 2. Dyfraktogram próbki ceramicznej.
FIG. 2. XRD pattern of ceramic sample.

a) b) 

RYS. 3. Mikrofotografie próbki zawieraj¹cej
wolastonit; a) (SEM, 2000x), b) (SEM, 5000x).
FIG. 3. Micrographs of wollastonite-containing
sample; a) (SEM, 2000x), b) (SEM, 5000x).

Nr 47-2.p65 05-09-10, 19:3086



87

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

dla a-krystobalitu (1210 cm-1, 797 cm-1) oraz dla a-wollasto-
nitu (432 cm-1, 563 cm-1, 716 cm-1, 923 cm-1, 939 cm-1, 988
cm-1, 1072 cm-1, 1079 cm-1).
RYS.2 przedstawia dyfraktogram próbki obrabianej ciepl-
nie w temperaturze 10000C. Analiza rentgenowska wyka-
za³a, ¿e ceramiczny produkt obróbki termicznej krzemoor-
ganicznego prekursora z aktywnymi wype³niaczami zawie-
ra wolastonit (CaSiO3). Rozmiar krystalitów wolastonitu,
obliczony z dyfraktogramu na podstawie równania Scher-
rera, wynosi ok. 55 nm.
RYS.3 i 4 przedstawiaj¹ mikrofotografie oraz analizê EDS
próbek przed i po te�cie bioaktywno�ci. Z porównania ob-
razów mikroskopowych wynika, ¿e na probce przetrzymy-
wanej w SBF-ie wyra�nie widoczne s¹ "kalafiorowate" wy-
tr¹cenia - na powierzchni ceramicznej próbki wykrystalizo-
wa³ fosforan wapnia.

 Podsumowanie

Uzyskane wyniki wskazuj¹, ¿e obróbka termiczna pre-
kursora polisiloksanowego zawieraj¹cego aktywne dodatki
stanowiæ mo¿e alternatywn¹ metodê otrzymywania bioak-
tywnych, wolastonitowych materia³ów.
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cm-1, 939 cm-1, 988 cm-1, 1072 cm-1, 1079 cm-1).
FIG. 2 show diffraction pattern of the sample heat treated at
1000oC. XRD analysis reveals that heat treatment product
of the active fillers-containing organosilicon precursor con-
tains wollastonite (CaSiO3). The crystallite size of
wollastonite, calculated from diffraction peak using the
Scherrer formula, is about 55 nm.
FIGs.3 and 4 show microphotographs and EDS analysis of
the samples befor and after the bioactivity test. As it results
from the comparison of the micrographs, onto the sample
after incunbation in SBF the so-called "cauliflowers" mor-
phology can be clearly observed - onto the surface of ce-
ramic samples calcium phosphate precipitates.

 Summary

The results presented in this work indicate that heat treat-
ment of active fillers-containing polysiloxane precursor of-
fers the alternative method for receiving of bioactive
wollastonite material.
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c) a) b)

RYS.  4. Mikrofotografie uzyskane za pomoc¹ SEM
próbki  zawieraj¹cej wolastonit - próbka po
przetrzymywaniu w SBF-ie; a - powiêkszenie
2000x, b) powiêkszenie 5000x, c) EDS.
FIG. 4. SEM micrographs of wollastonite-
containing sample after incubation in SBF; a)
magnification 2000x, b) magnification 5000x, c)
EDS analysis.
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Abstract

In this work the effects of modifying phases on ther-
mal and mechanical properties of lactide and glycolide
co-polymer have been examined under 'in vitro' con-
ditions. Short carbon fibres, hydroxyapatite nano-par-
ticles of natural origin (animal bones) and bioglass,
have been used as modifying phases. Mechanical
properties' tests were carried out on initial materials
after 4 and 8 weks of incubation. Additionally, in order
to evaluate the progress of degradation of examined
materials under 'in vitro' conditions, observations of
their surfaces using the SEM were performed.
 It has been noted that the addition of carbon fibres is
the most efficient from all modifying phases in terms
of PGLA strength increase, as compared to initial
strength. At the same time, faster degradation of car-
bon fibre composite has been observed compared to
pure polymer, and significant decrease of mechani-
cal properties under 'in vitro' conditions. The use of
bioglass and hydroxyapatite as modifying phases im-
proved mechanical properties of pure PGLA. Mechani-
cal properties of PGLA/bioglass composite were the
most stable under 'in vitro' conditions, as compared
to other materials. The presence of bioactive parti-
cles showed beneficial effect on biological behaviour
of PGLA/HA composite, what was confirmed by SEM
observations of samples incubated in artificial biologi-
cal environment.

Key words: resorbable polymers, composites, in
vitro conditions, implants, DSC studies

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),88-92]

Introduction

The complexity of human body, ununiform mechanical
properties of various tissues, as well as defensive reactions
of the body to implanted materials, cause the necesssity of
continuous work on implants improvement  Copying the
nature and fabrication of materials simulating both chemi-
cal composition and the structure of natural tissues seems
to be the most beneficial approach. Polymer composites
modified with ceramic phases are the group of materials
which show substantial similarity to bone tissue [1-3]. De-
pending on type, quantity and spatial distribution of these
phases in the matrix, materials with different  mechanical
and biological properties can be obtained. Composites made

WP£YW DODATKÓW MODYFIKU-
J¥CYCH NA W£A�CIWO�CI
POLI(LAKTYDO- KO-GLIKOLIDU)
W WARUNKACH IN VITRO

PATRYCJA ROSÓ£*, JAN CH£OPEK*, KINGA PIELICHOWSKA**,
JAN PIELICHOWSKI**, DANUTA MULICA*
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Streszczenie

W przedstawionej pracy badano wp³yw dodatków
modyfikuj¹cych na w³a�ciwo�ci termiczne oraz me-
chaniczne kopolimeru laktydu z glikolidem w warun-
kach in vitro. Jako fazy modyfikuj¹ce zastosowano
w³ókna wêglowe krótkie, nanocz¹stki hydroksyapaty-
tu pochodzenia naturalnego (z ko�ci zwierzêcych) oraz
bioszk³o. Badania mechaniczne przeprowadzono dla
materia³ów wyj�ciowych oraz po 4 i 8 tygodniach in-
kubacji. Dodatkowo dla oceny postêpu degradacji
badanych materia³ów w warunkach in vitro przepro-
wadzono obserwacje ich powierzchni za pomoc¹ mi-
kroskopu skaningowego.
Jak zaobserwowano, dodatek w³ókien wêglowych
najbardziej ze wszystkich modyfikuj¹cych faz powiêk-
szy³ wytrzyma³o�æ PGLA w stosunku do wytrzyma³o-
�ci wyj�ciowej. Jednocze�nie obserwowano wcze-
�niejsz¹ degradacjê kompozytu z w³óknem wêglowym
w porównaniu do czystego polimeru i du¿e os³abienie
w³a�ciwo�ci mechanicznych w warunkach in vitro.
Zastosowanie jako fazy modyfikujacej bioszk³a i hy-
droksyapatytu równie¿ poprawi³o w³a�ciwo�ci mecha-
niczne czystego PGLA. Ponadto w³a�ciwo�ci mecha-
niczne kompozytu PGLA/Bioszk³o by³y najbardziej
stabilne w warunkach in vitro w porównaniu do innych
materia³ów, a obecno�æ bioaktywnych cz¹stek wywie-
ra³a korzystny wp³yw na zachowanie biologiczne kom-
pozytu PGLA/HA, co potwierdzi³y obserwacje SEM
próbek inkubowanych w sztucznym �rodowisku bio-
logicznym.

S³owa kluczowe: polimery resorbowalne, kompo-
zyty, warunki in vitro, implanty, badania DSC

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),88-92]

Wstêp

Z³o¿ona budowa ludzkiego cia³a, niejednorodne w³a�ciwo-
�ci mechaniczne tkanek, a tak¿e obronne reakcje organi-
zmu na wszczepione materia³y powoduj¹ konieczno�æ ci¹-
g³ego udoskonalania implantów. Najkorzystniejsze wydaje
siê podpatrywanie natury i wytwarzanie materia³ów na�la-
duj¹cych zarówno budowê chemiczn¹ jak i strukturê natu-
ralnych tkanek. Grup¹ materia³ów, która wykazuje du¿e
podobieñstwo do tkanki kostnej s¹ kompozyty polimerowe
modyfikowane faz¹ ceramiczn¹ [1-3]. W zale¿no�ci od ro-
dzaju, ilo�ci i sposobu rozmieszczenia tych faz w osnowie,
mo¿na otrzymaæ materia³y o ró¿norodnych w³a�ciwo�ciach
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mechanicznych i biologicznych. Szczególnie interesuj¹ce
wydaj¹ siê kompozyty z polimerów bioresorbowalnych [4-
6]. Ich zalet¹ jest mo¿liwo�æ unikniêcia powtórnej operacji
w celu usuniêcia implantu. Ponadto zastosowanie takich
kompozytów prowadzi do powstania implantów wielofunk-
cyjnych, w których po spe³nieniu funkcji biomechanicznej,
po procesie resorpcji, faza wzmacniaj¹ca mo¿e pe³niæ rolê
rusztowania dla wzrostu tkanki kostnej.
W przedstawionej pracy badano wp³yw dodatków modyfi-
kuj¹cych na w³a�ciwo�ci termiczne oraz mechaniczne ko-
polimeru laktydu z glikolidem w warunkach in vitro. Jako
fazy modyfikuj¹ce zastosowano w³ókna wêglowe krótkie,
nanocz¹stki hydroksyapatytu pochodzenia naturalnego (z
ko�ci zwierzêcych) oraz bioszk³o. Badania mechaniczne
przeprowadzono dla materia³ów wyj�ciowych oraz po 4 i 8
tygodniach inkubacji. Dodatkowo dla oceny postêpu degra-
dacji PLGA w warunkach in vitro i wp³ywu na jej wielko�æ
faz modyfikuj¹cych przeprowadzono obserwacje powierzch-
ni próbek za pomoc¹ mikroskopu skaningowego.

Materia³y i metody

Badania przeprowadzono na kszta³tkach w formie wio-
se³ek otrzymanych metod¹ wtrysku w temperaturze 175°C
wykonanych z poli(laktydo-ko-glikolidu) (PGLA), PLA:PGA
- 84:16, Mn=92000, wytworzonego w Centrum Chemii Po-
limerów PAN w Zabrzu [7]. Do modyfikacji PGLA u¿yto:
a) w³ókien wêglowych krótkich FT 300 Torayca, d=1.76 g/
cm3, sr=3530 MPa, E=230 GPa; 2. nanocz¹stek hydroksy-
apatytu Ca10(PO4)6(OH)2 (HA) pochodzenia naturalnego (z
ko�ci wieprzowej) w ilo�ci 10% mas., d=3.16 g/cm3, Sw=71.4
m2/g, otrzymanego w Katedrze Ceramiki Specjalnej AGH
w Krakowie [8]; 3. bioszk³a o symbolu S2 o sk³adzie che-
micznym: 80%mol. SiO2, 16%mol CaO., 4%mol P2O5 otrzy-
manego metod¹ zol-¿el w Katedrze Technologii Szk³a i
Pow³ok Amorficznych AGH w Krakowie; d=2,4037 g/cm3,
Sw=297,9663 m2/g [9].
Do symulacji �rodowiska biologicznego u¿yto p³ynu Ringe-
ra produkcji Baxter Terpol Sp. z o.o. o nastêpuj¹cym sk³a-
dzie [g/dm3]: NaCl-8.60; KCl-0.30; CaCl2-0.48.
Badanie DSC przeprowadzono za pomoc¹ aparatu Netzsch
DSC 200. Pomiary w zakresie temperatur 0-200oC by³y pro-
wadzone przy szybko�ci ogrzewania 10K/min. Odbywa³y
siê one w atmosferze argonu. Pomiary w³a�ciwo�ci mecha-
nicznych przeprowadzono za pomoc¹ uniwersalnej maszy-
ny wytrzyma³o�ciowej Zwick 1435. Zmiany zachodz¹ce na
powierzchni próbek inkubowanych w symulowanym �rodo-
wisku biologicznym po okresie 4 i 8 tygodni obserwowano
przy pomocy mikroskopu skaningowego Jeol JSM-5400 z
mikroanalizatorem rentgenowskim LINK ISIS Seria 300.

Omówienie wyników

Wyniki badañ DSC dla wyj�ciowego poli(laktydo-ko-gli-
kolidu) wykaza³y wystêpowanie fazy krystalicznej o tempe-

of biosorbable polymers seem to be particularly interesting
[4-6]. The opportunity to avoid repeated surgery in order to
remove the implant is their major advantage. Additionally,
the application of such composites leads to formation of
multifunctional implants, in which after fulfilling the mechani-
cal function and after the process of resorption, the rein-
forcing phase may play a role of scaffolding helping the
growth of bone tissue.
In the present study the effects of modifying agents on ther-
mal and mechanical properties of lactide-glycol co-polymer
under in vitro conditions have been examined. Short car-
bon fibres, nano-particles of natural origine (animal bone)
hydroxyapatite, as well as bioglass. Mechanical properties
were examined on initial materials and after 4 and 8 weeks
of incubation. Aditionally, the SEM observations of sample
surfaces were performed in order to evaluate the PLGA
degradation progress under in vitro conditions and the ef-
fects of modifying phases on its extent.

Materials and methods

The experiments were carried out on paddle-shaped sam-
ples obtained by injection at the temperature of 175°C from
poly(lactide-co-glycilide), shortly PGLA. The PLA/PGA ra-
tio was 84:16, and the Mn=92000. Materials were prepared
at the Centre for Polymer Chemistry in Zabrze, Poland [7].
The PGLA was modified with use of:
a) short carbon fibres FT 300 Torayca, d=1.76 g/cm3,
sr=3530 MPa, E=230 GPa;
b) hydroxyapatite Ca10(PO4)6(OH)2 (shortly HA) nano-par-
ticles of natural origin (pig bone), in the amount of 10 mass%,
d=3.16 g/cm3, Sw=71.4 m2/g, prepared by the Chair of Spe-
cial Ceramics, AGH Krakow, Poland [8];
c) bioglass S2 (comp. 80%mol. SiO2, 16%mol CaO., 4%mol
P2O5) made by sol-gel technique at the Chair of Glass Tech-
nology and Amorphous Coatings, AGH Krakow, Poland,
d=2,4037 g/cm3, Sw=297,9663 m2/g [9].
For simulation of biological environment the Ringer fluid was
used, made by Baxter Terpol Sp z o.o., of the following com-
position [g/dm3]: NaCl-8.60; KCl-0.30; CaCl2-0.48.  The DSC
tests were performed in argon atmosphere using Netzsch
DSC 200 apparatus within the temperature range 0-200oC
and with heating speed 10K/min. Mechanical properties
were examined using universal testing machine Zwick 1435.
Surface changes of samples incubated in the simulated bio-
logical environment after 4 and 8 weeks were observed using
Jeol JSM 5400, equipped with X-ray microalalyser LINK ISIS
series 300.

Result and discussion

The results of DSC tests for basic poly(lactido-co-glycol)
showed the presence of crystalline phase with melting tem-
perature of 147.8°C and fusion heat of 52.8 J/g. The glass
transition was not observed (FIG.1a) within the examined
temperature range. However, the DSC results for the sam-
ple of the same polymer after injection show the loss of
crystalline phase; the peak characteristic for melting crys-
talline areas within the temperature range 120-150°C is
missing. Glass transition was observed at the temperature
of 54°C, accompanied by endothermic peak resulting from
entalphy relaxation occuring during storage of amorphous
material at the temperature slightly below the vitrification
range (FIG.1b).
For PGLA sample with bioglass addition, the glass transi-
tion temperature was observed only at the temparature of
55°C (FIG.2a), which confirms its amorphous structure. On
the other hand in PGLA samples with carbon fibre (FIG.2b)
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 RYS. 1. Analizy DSC dla: kompozytu PGLA:
a - próbka wyj�ciowa, b - po wtrysku.
FIG. 1. The DSC analyses for PGLA composite:
a - initial sample, b - after injection.
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raturze topnienia 147.8°C, a ciep³o topnienia badanej prób-
ki wynios³o 52.8 J/g. W badanym obszarze temperatur nie
zaobserwowano przej�cia szklistego (RYS.1a). Natomiast
wyniki badañ DSC dla próbki tego samego polimeru po wtry-
sku wskazuj¹ na zanik fazy krystalicznej - brak jest piku
pochodz¹cego od topnienia obszarów krystalicznych w za-
kresie temperatur 120-150°C. Zaobserwowano równie¿
przej�cie szkliste w temperaturze 54°C z towarzysz¹cym
mu pikiem endotermicznym, bêd¹cym wynikiem relaksacji
entalpii zachodz¹cej w czasie przechowywania materia³u
amorficznego w temperaturze nieco ni¿szej od temperatu-
ry rejonu zeszklenia (RYS. 1b).
Dla próbki PGLA z dodatkiem bioszk³a zaobserwowano je-
dynie przej�cie szkliste w temperaturze 55°C (RYS.2a), co
�wiadczy o jego amorficznej budowie. Natomiast dla pró-
bek PGLA z dodatkiem w³ókna wêglowego (RYS.2b) i hy-
droksyapatytu (RYS.2c) zaobserwowano niewielkie piki po-
chodz¹ce od topnienia obszarów krystalicznych w tempe-
raturach odpowiednio 135°C i 137°C, jednak wyznaczone
ciep³a topnienia �wiadcz¹ o ma³ej zawarto�ci fazy krysta-
licznej w badanych próbkach. Mo¿na zatem wnioskowaæ,
¿e w³ókna wêglowe i hydroksyapatyt pe³ni¹ w tych uk³a-
dach rolê nukleantów krystalizacji. Dla obu próbek zaob-
serwowano jednocze�nie przej�cie szkliste w zakresie tem-
peratur zbli¿onym próbek czystego PGLA po wtrysku i PGLA
z dodatkiem bioszk³a z wyra�nie widocznym endotermicz-
nym pikiem bêd¹cym wynikiem relaksacji entalpii.
 TABELA 1 zawiera wyniki badañ wytrzyma³o�ci na zgina-
nie oraz warto�ci modu³ów Younga dla czystego PLGA i
jego kompozytów. Wszystkie fazy modyfikuj¹ce spowodo-
wa³y wzrost warto�ci wytrzyma³o�ci na zginanie. Dodatek
w³ókien wêglowych charakteryzuj¹cych siê doskona³ymi
w³a�ciwo�ciami mechanicznymi zwiêkszy³ warto�æ wytrzy-
ma³o�ci a¿ o 200% w stosunku do wytrzyma³o�ci wyj�cio-
wej czystego polimeru. W przypadku bioszk³a zaobserwo-
wano 70% wzrost , a dodatek hydroksyapatytu spowodo-
wa³ 40% wzrost warto�ci wytrzyma³o�ci na zginanie. W in-
nych pracach tak¿e zauwa¿ono poprawê w³a�ciwo�ci me-
chanicznych po dodaniu nanocz¹stek do matrycy polime-
rowej [10]. W przypadku modu³ów Younga najwiêkszy
wzrost warto�ci zaobserwowano równie¿ przypadku kom-
pozytu PLGA/CF, natomiast pozosta³e dodatki nie spowo-
dowa³y istotnych zmian.
Czysty PLGA i próbki kompozytowe inkubowano w p³ynie
Ringera o temperaturze 37°C przez okres 4 i 8 tygodni. Po
tym okresie czasu badano zmianê ich w³a�ciwo�ci mecha-
nicznych oraz przeprowadzono obserwacjê powierzchni
próbek za pomoc¹ mikroskopu skaningowego. Jak wynika

and hydroxypapatite (FIG.2c) additions, small peaks were
observed from melting of crystalline areas at the tempera-
tures 135°C i 137°C, respectively. The values of fusion heats
determined confirm small amounts of crystalline phases
within the examined samples. It may be suggested there-
fore, that carbon fibres and hydroxyapatite particles per-
form a function of crystallization nuclei in these systems.
For both samples the glass transition was observed simi-
larly within the temparature range close to samples of pure
PGLA after injection and PGLA with bioglass addition with
visible endothermic peak resulting from entalpy relaxation.
TABLE 1 shows the results of bending strength tests and
the values of Young moduli for pure PLGA and its compos-
ites. The presence of all modifying phases caused the in-
crease of bending strength. The addition of carbon fibres,
characterised by excellent mechanical properties, increased
the value of bending strength by 200%, compared to initial
strength of pure polymer. In the case of bioglass 70% in-
crease was observed, while the addition of hydroxyapatite
gave 40% increase of bending strength. Other published
works also indicate improvement of mechanical properties
after addition of nanoparticles to polymer matrix [10]. In the
cases of Young moduli, the largest increase was also ob-
served for PLGA/CF composite, while other additions did
not introduce significant changes.
Pure PLGA and composite samples were incubated in
Ringer fluid at the temperature of  37°C during 4 and 8
weeks. After these periods changes of their mechanical
properties were examined, as well as observations of sam-
ples surfaces were performed using the scanning electron
microscope.  As the results shown in FIG.3 indicate, the
decrease of bending strength can be noticed, and the most
significant changes occurred in composites PLGA/CF and
PLGA/HA.
The effect of the presence of carbon fibres on premature
degradation of PGLA/CF composite were also noted in pre-
vious works [11]. Additionally, the attenuation of mechani-

RYS. 2. Analizy DSC dla
kompozytów: a - PGLA/Bioszk³o,
b - PGLA/CF, c - PGLA/HA.
FIG. 2. The DSC analyses for
composites: a - PGLA/bioglass,
b - PGLA/CF, c - PGLA/HA.
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RYS. 3. Zmiana warto�ci wytrzyma³o�ci na
zginanie dla badanych próbek: 1 - wyj�ciowych,
2 - po 4 tygodniach inkubacji, 3 - po i 8 tygodniach
inkubacji.
FIG. 3. Changes of bending strength values of the
examined samples: 1 -initial, 2 - after 4 weeks
incubation, 3 -after 8 weeks incubation.

Materia³ / Material sz [MPa] E [GPa] 

PLGA 22.0±5.3 4.1±0.5 

PLGA/HA 31.2±1.3 4.2±0.6 
PLGA / Bioszk³o (PLGA / Bioglass) 37.3±3.5 4.3±0.2 

PLGA/CF 70.6±9.2 14.1±0.6 

 TABELA 1 Wytrzyma³o�æ na zginanie oraz modu³y
Younga badanych materia³ów.
TABLE 1. Bending strengths and Young moduli
of the examined materials.

 

Nr 47-2.p65 05-09-10, 19:3090



91

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

cal properties may appear due to reactions at the fibres
(particles) - polymer matrix interfaces. Similar effects were
observed in  composites made of biostable polymers [12].
The most stable properties were obtained for pure polymer
and samples modified with bioglass. Similar conclusions
could have been drawn based on observations of Young
moduli (Fig.4). The most important changes were observed
in the case of PLGA/CF and PGLA/HA composites, whereas
the most stable properties were shown by samples of pure
PLGA and those modified with bioglass.
Despite the deterioration of mechanical properties after in-
cubation under in vitro conditions, the PGLA/HA compos-
ites still showed the advantageous biological behaviour. This
was confirmed by observations of surfaces of samples in-
cubated in artificial biological environment (FIG.5).
Microscopic observations of PGLA/HA composite after 4
weeks incubation revealed surfaces with hydroxyapatite
particles appearing due to polymer degradation. The areas
were also found where HA secretions were observed on
composite substrate. It confirmed that this material after

fulfilling its mechanical function and after the matrix
resorption process may constitute the substrate for bone
tissue growth. In the case of pure PGLA the degradation of
the material was observed in form of cracks and
roughnesses appearing at the surface (FIG.6).
In PGLA/CF composites fibres were disangaging from im-
plant surface after incubation, while before they were cov-
ered by polymeric resin. The effect of uncovering the modi-
fying phase from sample interior after incubation was also
observed in the case of bioglass particles.

Conclusions

The addition of carbon fibres significantly increases the
PGLA strength compared to its initial strength. However the
degradation of composite containing carbon fibres com-
mences earlier than in the case of pure polymer, and the in
vitro conditions lead to significant deterioration of its me-
chanical properties.
The use of bioglass as modifying phase also improves me-
chanical properties of pure PGLA. Additionally, mechanical
properties of PGLA/bioglass composite are the most stable
under in vitro conditions in comparison with other compos-
ites examined in this work.
In the case of PGLA/HA composite the presence of bioactive
particles affects the process of apatyte growth on compos-
ite surface under in vitro conditions, which allows to form
chemical bond between the implant and the bone tissue.
After the matrix material degradation the presence of
bioactive particles facilitates also the regeneration of
deseased tissue.
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z RYS.3 dla wszystkich badanych materia³ów zaobserwo-
wano spadek warto�ci wytrzyma³o�ci na zginanie przy czym
bardzo du¿e zmiany otrzymano dla kompozytu PLGA/CF
oraz PGLA/HA.
 Wp³yw obecno�ci w³ókien wêglowych na wcze�niejsz¹ de-
gradacjê kompozytu PGLA/CF stwierdzono te¿ we wcze-
�niejszych pracach [11]. Dodatkowo za os³abienie w³a�ci-
wo�ci mechanicznych mog¹ byæ odpowiedzialne reakcje
zachodz¹ce na granicach miêdzyfazowych w³ókna (cz¹st-
ki) - osnowa polimerowa. Podobne efekty zaobserwowano
dla kompozytów z polimerów biostabilnych [12]. Najbardziej
stabilne w³a�ciwo�ci otrzymano dla czystego polimeru oraz
próbek modyfikowanych bioszk³em.
Podobne wnioski mo¿na wysnuæ na podstawie obserwacji
zmiany modu³ów Younga (RYS.4). Najwiêksze zmiany za-
obserwowano równie¿ w przypadku kompozytu PLGA/CF i
PGLA/HA, a najbardziej stabilne w³a�ciwo�ci wykazywa³y
próbki z czystego PGLA i modyfikowane bioszk³em.
Pomimo redukcji w³a�ciwo�ci mechanicznych pod wp³ywem
inkubacji w warunkach in vitro kompozyty PGLA/HA wyka-
zuj¹ korzystne zachowanie biologiczne. Potwierdzaj¹ to
obserwacje powierzchni próbek inkubowanych w sztucz-
nym �rodowisku biologicznym (RYS.5).
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RYS. 4. Zmiana warto�ci modu³u Younga dla
badanych próbek: 1 - wyj�ciowych, 2 - po 4
tygodniach inkubacji, 3 - po 8 tygodniach inkubacj.
FIG. 4. Changes of Young moduli for examined
samples: 1 -initial, 2 - after 4 weeks incubation, 3
- after 8 weeks incubation.
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RYS. 5. Obrazy SEM powierzchni
kompozytu PGLA/HA i analiza
EDS powierzchni po 4
tygodniach inkubacji.
FIG. 5. SEM surface images of
PGLA/HA composite and EDS
surface analysis after 4 weeks.
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 RYS. 6. Obrazy SEM powierzchni: a - próbki
wyj�ciowe; b - po inkubacji w warunkach in vitro
przez 4 tygodnie.
FIG. 6. SEM surface images: a -initial samples; b -
after incubation under in vitro conditions during
4 weeks.
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Abstract

The paper presents the results of studies on ob-
taining polymer-ceramic composites based on a po-
rous ceramic material. In the composite developed
the ceramic phase consists of a porous ceramic sinter

 Na powierzchni kompozytu PGLA/HA po 4 tygodniach in-
kubacji zaobserwowano ods³aniaj¹ce siê na skutek degra-
dacji polimeru powierzchnie z cz¹stkami hydroksyapatytu.
Znaleziono te¿ obszary, w których widoczne by³y wydziele-
nia HA na pod³o¿u kompozytowym, co potwierdza, ¿e ma-
teria³ ten po spe³nieniu funkcji mechanicznych i po procesie
resorpcji osnowy mo¿e stanowiæ pod³o¿e dla wzrostu tkan-
ki kostnej.
W przypadku czystego PGLA, po inkubacji zaobserwowa-
no degradacjê materia³u w postaci pêkniêæ i nierówno�ci
widocznych na powierzchni (RYS.6).
Dla kompozytów PGLA/CF po inkubacji widoczne by³y uwal-
niaj¹ce siê w³ókna z powierzchni implantu, które wcze�niej
zas³ania³a ¿ywica polimerowa. Efekt odkrywania modyfiku-
j¹cej fazy z wnêtrza próbki po inkubacji zaobserwowano
równie¿ w przypadku bioszk³a.

Wnioski

Dodatek w³ókien wêglowych znacznie powiêksza war-
to�æ wytrzyma³o�ci na zginanie i modu³u Younga PGLA w
stosunku do wytrzyma³o�ci wyj�ciowej. Jednocze�nie de-
gradacja kompozytu z w³óknem wêglowym rozpoczyna siê
wcze�niej ni¿ w przypadku czystego polimeru, a warunki in
vitro powoduj¹ znaczne os³abienie jego w³a�ciwo�ci me-
chanicznych.
Zastosowanie jako fazy modyfikujacej bioszk³a równie¿
poprawia w³a�ciwo�ci mechaniczne czystego PGLA. Po-
nadto w³a�ciwo�ci mechaniczne kompozytu PGLA/Biosz-
k³o s¹ najbardziej stabilne w warunkach in vitro w porówna-
niu do innych badanych kompozytów.
W przypadku kompozytów PGLA/HA obecno�æ bioaktyw-
nych cz¹stek wp³ywa na proces narastania apatytu w wa-
runkach in vitro na powierzchni kompozytu, co umo¿liwia
po implantacji powstanie chemicznego z³¹cza implant - tkan-
ka kostna, a po degradacji osnowy u³atwia proces regene-
racji chorej tkanki.
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czego: PBZ-KBN-082/T08/2002, finansowanego przez Mi-
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ZASTOSOWANIE KOMPOZYTÓW
CERAMIKA - POLIMER
O OSNOWIE Z CERAMICZNEGO
TWORZYWA POROWATEGO Z
FOSFORANÓW WAPNIOWYCH
W IN¯YNIERII TKANKOWEJ

M.SZAFRAN*, E.BOBRYK*, R.RZESZUTEK*,
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Streszczenie

W artykule przedstawione zosta³y wyniki badañ nad
otrzymaniem materia³u kompozytowego ceramiczno
- polimerowego o osnowie z ceramicznego tworzywa
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porowatego W opracowanym kompozycie fazê cera-
miczn¹ stanowi porowaty spiek z mieszaniny hydrok-
syapatytu i fosforanu wapnia, a faz¹ polimerow¹ wy-
pe³niaj¹c¹ pory ceramicznego tworzywa ceramiczne-
go jest biodegradowalny makromonomer laktydowo-
weglanowy, w ró¿nym stopniu wype³niaj¹cy pory ce-
ramicznej osnowy.
Opracowane materia³y zosta³y poddane wstêpnym
badaniom pozwalaj¹cym zakwalifikowaæ kompozyt
jako no�nik dla ¿ywych komórek a tak¿e sprawdziæ
mo¿liwo�æ stosowania tej grupy materia³ów w in¿y-
nierii tkankowej. Z pierwszych prób wynika, ¿e zasto-
sowane materia³y z fosforanów wapnia s¹ dobrze to-
lerowane przez ludzkie komórki osteogenne w hodowli
in vitro.

S³owa kluczowe: bioceramika, kompozyty cera-
miczno - polimerowe, ceramika hydroksyapatytowa,
makromonomery laktydowo - wêglanowe, biodegra-
dacja.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),92-96]

Wstêp

Najczê�ciej stosowanymi wspó³cze�nie materia³ami substy-
tutowymi tkanki kostnej s¹ przeszczepy autogeniczne, al-
loprzeszczepy, ale równie¿ znajduj¹ tu zastosowanie ró¿-
nego typu materia³y syntetyczne takie jak polimery, metale,
kompozyty czy ceramika [1].
Badania w dziedzinie biomateria³ów dowodz¹, ¿e niew¹t-
pliwie najlepszym substytutem ko�ci ludzkiej (�ci�lej mó-
wi¹c czê�ci nieorganicznej) jest spiekana porowata cera-
mika z fosforanów wapnia oparta na hydroksyapatycie
(Ca5(PO4)3OH) i/lub b-fosforanie trójwapniowym (Ca3(PO4)2).
Ich sk³ad chemiczny jest bardzo zbli¿ony do sk³adu che-
micznego naturalnej ko�ci, co zapewnia dobr¹ biozgodno�æ
w miejscu kontaktu ceramika - ko�æ [1]. Odpowiednio za-
projektowane w procesie technologicznym ceramiczne two-
rzywo porowate stanowi materia³ morfologicznie zbli¿ony
do struktury g¹bczastej tkanki kostnej. Optymalny dobór
wielko�ci porów umo¿liwia przerastanie implantu tkank¹
kostn¹. Porowata ceramika hydroksyapatytowa charakte-
ryzuje siê nisk¹ odporno�ci¹ na kruche pêkanie, co niew¹t-
pliwie stanowi wadê materia³u, którego przeznaczeniem jest
pe³nienie funkcji mechanicznych. Poprawê w³a�ciwo�ci
mechanicznych porowatej ceramiki z fosforanów wapnia
uzyskaæ mo¿na poprzez po³¹czenia kompozytowe, w któ-
rym ceramiczne tworzywo porowate stanowi osnowê [2].
Wprowadzenie w pory ceramicznego tworzywa porowate-
go odpowiednio wyselekcjonowanego polimeru organicz-
nego prowadzi do uzyskania nowych charakterystyk wytrzy-
ma³o�ciowych kompozytu [3]. Biodegradowalny polimer
wy�cielaj¹cy pory ceramicznej osnowy pozwala tak¿e na
stopniowe przerastanie kompozytu tkank¹ kostn¹ poprzez
jednoczesn¹ degradacjê polimeru w �rodowisku p³ynów
ustrojowych.
Powy¿sze za³o¿enia zrealizowano przez wytworzenie ce-
ramiki z mieszaniny hydroksyapatyt / b-fosforan trójwap-
niowy o za³o¿onej wielko�ci porów metod¹ osadzania cera-
micznej masy lejnej na pod³o¿u polimerowym (polymeric
sponge method) i spiekaniu w optymalnie wybranej tempe-
raturze, a nastêpnie polimeryzacjê in situ makromonomeru
laktydowo - wêglanowego w porach ceramicznego tworzyw
porowatego.

Materia³y i metodyka badañ

W badaniach nad otrzymywaniem ceramicznego tworzy-
wa porowatego wykorzystano nastêpuj¹ce proszki cera-

of a mixture of hydroxyapatite and calcium phosphate,
and the polymer phase, filling the pores of the ceramic
material, consists of a biodegradable lactide-carbon-
ate macromonomer which fills, to a variable degree,
the pores of the ceramic base.
The obtained materials were subjected to preliminary
investigations enabling to qualify the composite as a
carrier for living cells an to check the possibility of using
this group of materials in the tissue engineering.  Pre-
liminary tests have shown that the calcium phosphate
materials used are well tolerated by osteogenic hu-
man cells in in vitro cultures.

Key words: bioceramics, polymer-ceramic com-
posites, hydroxyapatite ceramics, lactide-carbonate
macromonomers, biodegradation.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),92-96]

Introduction

Substitute materials for bone tissue, most often used
nowadays, are mainly of autogenic nature, as alloimplants,
but synthetic materials such as polymers, metals, compos-
ites or ceramics are also applied [1].
Investigations of biomaterials have shown that sintered po-
rous ceramics of calcium phosphates based on hydroxya-
patite (Ca5(PO4)3OH) and/or tri-calcium b-phosphate
(Ca3(PO4)2) are the best substitute for human bone  (or,
more precisely, of its inorganic part). Their chemical com-
position is very close to that of natural bone that garantees
a good biocompatibility in the contact bone - ceramics [1].
A porous ceramics material, properly designed in the tech-
nological process, is a material morphologically similar to
the spongy structure of bone tissue. An optimal selection of
pore size enables the implant to intergrow by the bone tis-
sue.  Porous hydroxyapatite ceramics is characterised by a
low resistance to brittle cracking which is undoubtedly a dis-
advantage of the material intended for fulfilling mechanical
functions. The mechanical properties of porous calcium
phosphate ceramics can be improved by making compos-
ite structures based on porous ceramic materials [2].  Im-
pregnation of a porous ceramic material with a properly
selectioned organic polymer enables to obtain new strength
characteristics of the composite [3]. A biodegradable poly-
mer deposited in the pores of the ceramic base enables
also a gradual intergrowth of the composite by bone tissue
with simultaneous degradation of the polymer in the me-
dium of body fluids.
The above assumptions have been realised by prepara-
tion, by the polymeric sponge method, of a mixed hydroxya-
patite/b-tricalcium  phosphate ceramics of predetermined
pore size, followed by a sintering, at a selected optimum
temperature and subsequent polymerisation in situ of a
lactide-carbonate macromonomer in the pores of the ce-
ramic material obtained.

Materials and investigations methods

The following ceramic powders were used in the studies
on obtaining porous ceramic materials: hydroxyapatite
(Ca5(PO4)3OH) produced by Aldrich, of specific surface 62,95
m2/g (BET), b-tricalcium phosphate  (Ca3(PO4)2) produced
by Aldrich,  of specific surface 63,75 m2/g (BET),  and cal-
cium phosphate enriched with OH groups Ca5HO13P3 pro-
duced by Sigma, of specific surface 83,61 m2/g (BET). The
process of sintering the phosphate ceramics was studied
with the use of monoaxially pressed samples burned at tem-
perature  1300, 1350 or 1400°C/1h. The samples were sub-
jected to determination of linear shrinkage, open porosity,
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and relative and apparent densities. As the polymeric base
we chose polyurethane foams produced by  Eurofoam
Polska Sp. z o. o. of pore size 440-520 µm (S31048), 520-
720 µm (S31062), 740-1040 µm (S28089) or 1080-1580
µm (S28133), from which cylindrical samples were cut out
after soaking with water and freezing. The obtained shapes
were then soaked with casting slip based on a mixture of
hydroxyapatite and b -tricalcium phosphate (1:3 by weight).
The specimens were dried and sintered for 1 h at 1300°C in
a resistance furnace of Carbolite type  with programmed
temperature increase:  1°C/min up to 800°C, 5°C/min to
1300°C. The lactide-carbonate macromonomer in concen-
trations 14, 24 or 30,5% was soaked into the pores of the
ceramic material and then polymerised at 65°C in nitrogen
atmosphere. Microstructure studies were carried out in a
scanning microscope type Leo 1530. The obtained ceramic
materials and the ceramics-polymer composites were sub-
jected to in vitro tests with the aim of checking the possibil-
ity of using them as a carrier of living cells in tissue engi-
neering.

Results

The physical properties of ceramic plates obtained from
various phosphate materials after sintering for 1 h at 1300°C
are presented in TABLE 1. The obtained data show that the
applied sintering temperature does not enable to consoli-
date sufficiently pure hydroxyapatite ceramics  (dw=75%),
and the tests with sintering at higher temperatures (1350
and 1400oC) resulted in degradation of crystal structure of
the hydroxyapatite. On the other hand, the ceramics pre-

pared from a 1:3 mixture of hydroxyapatite and tricalcium
phosphate had a high density (>95%) and the Vickers
microhardness almost 20-fold as high as that of the hy-
droxyapatite sinters, as necessary to provide the stability of
the ceramic skeleton in the composite samples developed.
FIGURE 1 gives a schematic presentation of obtaining poly-
mer-ceramic composite shapes by depositing calcium phos-
phate casting slip in the polymeric substrate with subse-
quent sintering and filling the porous ceramics with the poly-
meric phase. The polymer-ceramic composites have the
open porosity about 75%. Depending on concentration of
the lactide-carbonate macromonomer and on pore size of
the polymeric substrate the pores can be filled with the poly-
mer in 12 to about 40%, as shown in FIG. 2. FIGURE 3
shows the skeleton microstructure of the phosphate ceram-
ics (3a) and a partial filling of its pores by the polymer (3b).
The aim of the successive stage of the studies was to ob-
serve the survival of osteoblast cells in close contact with
dense ceramic obtained from a mixture of hydroxyapatite
and tricalcium phosphate, lactide-carbonate polymer foil,
or polymer drifted on ceramic. Every experimental series

miczne: hydroksyapatyt (Ca5(PO4)3OH) prod. Aldrich o po-
wierzchni w³a�ciwej 62,95 m2/g (BET), b-fosforan trójwap-
niowy (Ca3(PO4)2) prod. Aldrich o powierzchni w³a�ciwej
63,75 m2/g (BET) i fosforan wapniowy wzbogacony grupa-
mi - OH Ca5HO13P3 prod. Sigma o powierzchni w³a�ciwej
83,61 m2/g (BET). Badanie procesu spiekania ceramiki fos-
foranowej przeprowadzono na kszta³tkach prasowanych
jednoosiowo i wypalonych w temperaturze 1300, 1350 i
1400°C/1h, na których oznaczono skurczliwo�æ liniow¹,
porowato�æ otwart¹, oraz gêsto�æ wzglêdn¹ i pozorn¹. Jako
pod³o¿e polimerowe wybrano g¹bki poliuretanowe prod.
Eurofoam Polska Sp. z o. o o wielko�ci porów: 440-520 µm
(S31048), 520-720 µm (S31062), 740-1040 µm (S28089) i
1080-1580 µm (S28133), z których po nas¹czeniu wod¹ i
zamro¿eniu wycinano cylindryczne kszta³tki. Kszta³tki te
nastêpnie nas¹czano ceramiczn¹ mas¹ lejn¹ otrzyman¹ na
bazie mieszaniny hydroksyapatyt (Aldrich) / b-fosforan trój-
wapniowy (Aldrich) o stosunku wagowym komponentów 1:3.
Próbki by³y suszone i spiekane w 1300°C przez 1h w piecu
oporowym typu Carbolite z programowan¹ szybko�ci¹ wzro-
stu temperatury: do 800°C - 1°C/min, do 1300°C - 5°C/min.
Makromonomer laktydowo - wêglanowy o stê¿eniu 14, 24 i
30,5% wprowadzano w pory ceramicznego tworzywa poro-
watego, a nastêpnie polimeryzowano w atmosferze azotu
w temperaturze 65°C. Badania mikrostrkturalne przepro-
wadzono w mikroskopie skaningowym typu Leo 1530. Otrzy-
mane materia³y ceramiczne i kompozyty ceramika - poli-
mer poddano badaniom in vitro maj¹cym na celu spraw-
dzenie mo¿liwo�ci ich zastosowania jako no�ników ¿ywych
komórek w in¿ynierii tkankowej.

Wyniki
W TABELI 1 przedstawiono w³a�ciwo�ci fizyczne kszta³-

tek ceramicznych otrzymanych z ró¿nych materia³ów fos-
foranowych po spiekaniu w temp. 1300°C przez 1h. Z da-
nych tych wynika, ¿e niemo¿liwe jest osi¹gniêcie w tej tem-
peraturze dobrego zagêszczenia ceramiki z czystego hy-
droksyapatytutu (dw=75%), a przeprowadzane próby spie-
kania w wy¿szych temperaturach (1350 i 1400oC) prowa-
dzi³y do degradacji struktury krystalicznej hydroksyapatytu.
Natomiast ceramika otrzymana z mieszaniny hydroksyapa-
tytu i fosforanu trójwapniowego zestawionych w stosunku
wagowym 1:3, ma wysok¹ gêsto�æ (>95%) i prawie 20-krot-
nie wy¿sz¹ mikrotwardo�æ Vickersa w porównaniu do spie-

Materia³ próbki 
material of the sample 

Porowato�æ 
otwarta 
Po [ %] 

open porosity 

Gêsto�æ 
pozorna dv 

[g/cm3] 
apparent 
density 

Gêsto�æ wzglêdna 
dwzgl [%] 

relative density 

Skurczliwo�æ 
liniowa 
Sl [%] 

linear shrinkage 

Mikrotwardo�æ 
HV[MPa] 

microhardness 

Ca5(PO4)3(OH)  
(Aldrich) 

21,04 2,20 75,30 15,8 137,3 

Ca3(PO4)2  

(Aldrich) 5,81 2,69 91,93 18,6 1213,5 

Ca5HO13P3   
(Sigma) 

1,29 2,92 99,58 26,6 1903,1 

mieszanina 3:1 
Ca3(PO4)2 : Ca5(PO4)3(OH) 

(Aldrich / Aldrich) 
0,52 2,79 95,38 23,0 2442,7 

 
TABELA 1. W³a�ciwo�ci fizyczne ceramiki
fosforanowej (temp. spiekania 1300°C/1h).
TABLE 1 Physical properties of samples from the
phosphate ceramic (sintering temperature -
1300oC/1h).
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ków z hydroksyapatytu, co jest niezbêdne dla trwa³o�ci
szkieletu ceramicznego w projektowanych próbkach kom-
pozytowych.
Na RYS.1 przedstawiono schemat otrzymywania kszta³tek
kompozytowych ceramika-polimer metod¹ osadzania masy
lejnej z fosforanów wapnia na pod³o¿u polimerowym, na-
stêpnie spiekania i zape³niania porowatej ceramiki faz¹
polimerow¹. Kompozyty ceramika - polimer charakteryzuj¹
siê porowato�ci¹ otwart¹ oko³o 75% i w zale¿no�ci od stê-
¿enia makromonomeru laktydowo - wêglanowego i od wiel-
ko�ci porów polimerowego pod³o¿a pory te zape³niæ mo¿na
polimerem w zakresie od 12 do oko³o 40%, co ilustruje
RYS.2. Natomiast RYS.3 przedstawia szkieletow¹ mikro-
strukturê ceramiki fosforanowej (3a) oraz czê�ciowe wy-
pe³nienie jej porów polimerem (3b).
We wstêpnym etapie badañ obserwowano prze¿ywalno�æ
komórek osteoblastów w bezpo�rednim kontakcie z gêst¹
ceramik¹ otrzyman¹ z mieszaniny hydroksyapatytu i fosfo-
ranu trójwapniowego, foli¹ z polimeru laktydowo-wêglano-
wego oraz ceramik¹ pokryt¹ warstw¹-polimeru. Serie obej-
mowa³y sze�æ kszta³tek z ka¿dego rodzaju materia³u. Z prze-
prowadzonych analiz in vitro uzyskano pozytywne rezulta-

  Select 
polymeric 
sponge  

Preparing of 
ceramic slurry  

Additives 

    

 
Immerse open-celled sponge 

in ceramic slurry  

    

 
Remove excess slurry from 

the sponge  

    

 Dry  

    

 
Evaporate sponge organic 

(usually up to 800oC)  

    

 Sintering  

    

 

Introduction of the monomer 
into pores 

of the ceramic sample and the 
monomer polymerization 

 

 

RYS. 1. Schemat otrzymywania kompozytu
ceramika-polimer.
FIG. 1. Schematic representation of procedure for
obtaining ceramic-polymer composite materials.
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RYS. 2. Wp³yw wielko�ci porów ceramicznego
tworzywa porowatego oraz stê¿enia polimeru (Cp)
na stopieñ zape³nienia porów (Sp) kompozytu.
FIG. 2. Effect of pore size of porous ceramic
material and concentration of polymer (Cp) on
degree of pore filling  (Sp) of the composite.

a b

RYS. 3. Mikrostruktura próbek z ceramiki
fosforanowej przed (a) i po zape³nieniu porów
polimerem laktydowo-wêglanowym (b). SEM.
FIG. 3. Microstructure of samples from the
phosphate material before (a) and after filling the
pores with a lactide-carbonate polymer (b). SEM.

RYS. 4. Komórki osteoblastów w bezpo�rednim
kontakcie z ceramik¹ z fosforanu trójwapniowego
(Aldrich). Powiêkszenie 20x.
FIG. 4. Osteoblast cells in close contact on
tricalcium phosphate ceramic. Magnification 20x..
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RYS. 5. Test aktywno�ci mitochondrialnej
komórek wysianych na materia³ach ceramicznych
i polimerowych.
FIG. 5. Test of mitochondrial activity of living cells
spread on ceramic materials and polymer
materials.
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comprised six samples of each of the materials tested. The
analyses carried out in vitro have given positive results for
cell cultures grown on substrate obtained on the basis of
hydroxyapatite and tricalcium phosphate. The results thus
confirm the thesis that this group of materials may serve as
a carrier of living cells in the tissue engineering. The experi-
ments carried out on the lactide-carbonate polymer foils
showed that the final material had not been biologically pure
and, as a result, the survival of osteogenic cells inoculated
on such substrate was low. The results of the studies are
shown in FIGs.4 qand 5.

Summary

The studies performed enabled to obtain polymer-ceramic
composites based on calcium phosphates with the pores
partially filled with a lactide-carbonate polymer. The applied
method of depositing ceramic casting slip on polyurethane
foam substrates enabled to control the pore size.  The de-
gree of filling the pores of the ceramic base of the polymer-
ceramic composites depends on the pore size of the poly-
mer substrate applied and on concentration of the lactide-
carbonate macromonomer used for infiltration of pores of
the ceramic porous material. Preliminary studies by the
methods of tissue engineering have shown that living bone
cells (osteoblasts) have a satisfactory level of survival on
the phosphate ceramics substrate applied.
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[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),96-99]

Introduction

Effectiveness of an ischaemic heart disease treatment
was fundamentally changed in recent years by vascular
stents. It was possible because of experiences connected
with implantation of metallic materials into human body (not
only into cardiovascular system). Furthermore, the PTCA

ty dla hodowli komórkowych prowadzonych na pod³o¿u
otrzymanym na bazie hydroksyapatytu i fosforanu trójwap-
niowego, co pozwala s¹dziæ o s³uszno�ci obranej tezy za-
stosowania tej grupy materia³ów jako no�ników ¿ywych
komórek w in¿ynierii tkankowej. Badania przeprowadzone
na foliach z polimeru laktydowo - wêglanowego pokazuj¹,
¿e produkt finalny nie by³ materia³em czystym pod wzglê-
dem biologicznym, czego nastêpstwem by³a bardzo niska
prze¿ywalno�æ komórek osteogennych wysianych na takie
pod³o¿e. Wyniki tych badañ przedstawiono na RYS.4i5

Podsumowanie

W wyniku przeprowadzonych badañ otrzymano kompo-
zyty ceramika - polimer o osnowie na bazie fosforanów
wapnia, w których pory s¹ czê�ciowo wype³nione polime-
rem laktydowo - wêglanowym. Zastosowana metoda osa-
dzania ceramicznej masy lejnej na pod³o¿u z g¹bek poli-
uretanowych pozwala na kontrolê wielko�ci porów. Stopieñ
zape³nienia porów ceramicznej osnowy kompozytów cera-
mika - polimer jest wielko�ci¹ zale¿n¹ od wielo�ci porów
stosowanego pod³o¿a polimerowego oraz od stê¿enia ma-
kromonomeru laktydowo - wêglanowego stosowanego do
infiltracji porów ceramicznego tworzywa porowatego. Po-
nadto z wstêpnych badañ z zakresu in¿ynierii tkankowej
wynika, ¿e ¿ywe komórki ko�ci (osteoblasty) hodowane w
kontakcie z ceramik¹ fosforanow¹ wykazuj¹ zadowalaj¹cy
poziom prze¿ywalno�ci wysianych w hodowli komórek.
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[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),96-99]

Wprowadzenie

Stenty naczyniowe w ostatniej dekadzie ubieg³ego stu-
lecia w sposób zasadniczy zmieni³y metody oraz skutecz-
no�æ leczenia choroby niedokrwiennej serca. Sta³o siê to
mo¿liwe dziêki wykorzystaniu dotychczasowych do�wiad-
czeñ zwi¹zanych z implantacj¹ tworzyw metalowych do

                                        References
[3] M. Szafran, E. Bobryk, M. Bereza, P. Parzuchowski, Ceramic-
Polymer Composites based on porous Hydroxyapatite and Lacti-
de-Carbonate Macromonomers, Engineering of Biomaterials, Nr-
38-42, (2004).
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[2] M.Szafran, G.Rokicki, K.Konopka, W.Lipiec, K.Kurzyd³owski,
Kompozyty na bazie porowatej ceramiki infiltrowanej metalami i
polimerami, Kompozyty, 2(5), (2002).
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technique applied to expand stents in vessels ensured
safety, small invasion and reduced the risk of restenosis [1-
3].
Stainless steels are the most common metallic biomaterials
used for vascular stents. Almost 90% of these stents is made
of steel. Since many years this group of biomaterials is in
common use mainly as short term implants, for example in
an orthopaedic surgery, a dental surgery and a
thoracosurgery [1, 2]. In recent years attempts to apply Co
alloys for vascular stents are observed. For this reason a
surface treatment of that alloy is presented in this work.
The surface treatment is important because of corrosion
resistance minimizing reactions and postoperative compli-
cations.

Material and methods

In the work the corrosion resistance of Co-Cr-W-Ni (L
605) alloy was tested. The alloy is used for implants applied
in operative cardiology. Tests were carried out on samples
in the form of a rod of diameter d = 5mm and length l = 10
mm. The applied material met requirements regarding
chemical composition, structure and mechanical properties.
The tests were carried out on grinded, electropolished and
passivated samples in conditions worked out by the authors.
The pitting corrosion tests were realized by recording of
anodic polarization curves with the use of the
potentiodynamic method. The VoltaLab® PGP 201 system
for electrochemical tests was applied [4]
The saturated calomel electrode (SCE) of KP-113 type was
applied as the reference electrode. The tests were carried
out in electrolyte simulating human blood environment (ar-
tificial plasma) at the temperature of 37±1°C and pH=7,2-
TABLE 1. Owing to the implantation technique of vascular
stents, a deformability of a passive layer was also evalu-
ated with the use of the bend test. Bend angles were equal
to 30°, 60° and 90°.
Crevice corrosion resistance was carried out in accordance
to the standard [5]. The samples were polarized in the po-
tential of 0,8 V for 900 seconds.

Results
Results of electrochemical tests have revealed the influ-

ence of  surface preparation of the Co-Cr-W-Ni alloy on the
corrosion resistance - TABLE 2. For grinded samples, the

organizmu ludzkiego (nie tylko do uk³adu krwiono�nego).
Ponadto zaadaptowanie, do rozprê¿ania stentów w naczy-
niu stosowanej ju¿ techniki PTCA zapewni³o ma³oinwazyj-
no�æ, bezpieczeñstwo zabiegu oraz zmniejszy³o prawdo-
podobieñstwo wyst¹pienia restenozy [1-3].
Najczê�ciej na stenty naczyniowe stosuje siê gatunki stali
austenitycznej Cr-Ni-Mo. Wytwarza siê z nich oko³o 90% sten-
tów dostarczanych obecnie przez producentów �wiatowych.
Ta grupa biomateria³ów od wielu lat jest znana i powszech-
nie stosowana, g³ównie na implanty krótkotrwa³e np. w chi-
rurgii urazowo-ortopedycznej, szczêkowo-twarzowej, torako-
chirurgii [1,2]. W ostatnim okresie obserwuje siê próby za-
stosowania równie¿ stopów na osnowie Co do wytwarzania
stentów naczyniowych. Z tego te¿ powodu w pracy zapropo-
nowano technologiê obróbki powierzchniowej takiego stopu,
bardzo istotnej z punktu widzenia odporno�ci korozyjnej mi-
nimalizuj¹cej odczyny i powik³ania pooperacyjne.

Materia³ i metodyka badañ

W pracy zbadano odporno�æ korozyjn¹ stopu Co-Cr-W-
Ni (L 605) z przeznaczeniem na implanty stosowane w kar-
diologii zabiegowej. Badania prowadzono na próbkach w
postaci prêta o �rednicy d=5 mm i d³ugo�ci l=10 cm. Zasto-
sowany do badañ materia³ spe³nia³ wymagania stawiane
materia³om implantacyjnym pod wzglêdem sk³adu chemicz-
nego, struktury i w³asno�ci mechanicznych.
Pomiary prowadzono na próbkach o powierzchni szlifowa-
nej, polerowanej elektrolitycznie oraz  polerowanej elektro-
litycznie i pasywowanej chemicznie w warunkach opraco-
wanych przez autorów. Badania odporno�ci na korozjê
w¿erow¹ realizowano w oparciu o rejestracjê krzywych po-
laryzacji anodowej metod¹ potencjodynamiczn¹ z wykorzy-
staniem systemu do badañ elektrochemicznych VoltaLab®
PGP 201 [4]. Jako elektrodê odniesienia zastosowano na-
sycon¹ elektrodê kalomelow¹ (NEK) typu KP-113. Pomia-
ry realizowano w elektrolicie symuluj¹cym �rodowisko krwi
cz³owieka (sztucznym osoczu) o temperaturze 37±1°C i
pH=7,2 - TABELA 1. Z uwagi na stosowan¹ technikê im-
plantacji stentów naczyniowych w pracy oceniono równie¿
podatno�æ warstwy pasywnej  do odkszta³ceñ plastycznych.
Próbki odkszta³cano w próbie zginania o k¹t 30°, 60° i 90°.
Badanie odporno�ci na korozjê szczelinow¹ prowadzono
zgodnie z zaleceniami normy [5]. Próbki polaryzowano przy
potencjale 0,8 V przez okres 900 sekund.

 Wyniki badañ

Przeprowadzone badania elektrochemiczne w sztucznym
osoczu wykaza³y wp³yw sposobu przygotowania powierzch-

ni próbek ze stopu Co-Cr-W-Ni na ich odporno�æ korozyjn¹
- TABELA 2. Warto�æ potencja³u korozyjnego dla próbek

TABELA 1. Sk³ad chemiczny sztucznego osocza
wg PN - EN ISO 10993-15.
TABLE 1. Chemical composition of the artificial
plasma according to PN  ENISO 10993-15 standard

 
Sk³adniki roztworu 

Ingredients 

Stê¿ enie sk³adników w roztworze, 
g/l wody destylowanej 

Ingredients concentration,   
g/l distilled water 

NaCl 6,8 
CaCl2 0,2 
KCl 0,4 

MgSO4 0,1 
NaHCO3 2,2 
Na2HPO4 0,126 
NaH2PO4 0,026 

 

TABELA 2. Wyniki badañ odporno�ci na korozjê
w¿erow¹ stopu Co-Cr-W-Ni.
TABLE 2. Pitting corrosion resistance of Co-Cr-
W-Ni alloy.

 
Sposób 

przygotowania 
próbek  
Surface 

preparation 
method 

 

Potencja³ 
korozyjny 
Corrosion 
potential 

Ekor,  
[mV] 

Potencja³ 
transpasywacji 

Transpassivation 
potential 

Etr,  
[mV]  

Opór 
polaryzacyjny 
Polarization 
resistance 

 Rp,  
[M¿cm2] 

 

Szlifowane 
grinded 

-211 
¸-173 

+780 
¸+800 

0,32 
¸0,45 

Polerowane 
elektrolitycznie 
electropolished 

-66 
¸-50 

+815 
¸+825 

0,78 
¸1,12 

Polerowane 
elektrolitycznie  
i pasywowane 
chemicznie 

Electropolished 
and passivated 

+51 
¸+57 

+825 
¸+835 

2,05 
¸2,17 
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corrosion potential was in the range Ekor=-211÷-173 mV -
TABLE 2. Polarization of samples caused the increase of
anodic current for potentials in the range Etr=+780÷+800
mV - FIG. 1. Polarization resistance of the samples was
equal to Rp=0,4 MWcm2.
The electropolishing process caused the increase of the
corrosion potential up to Ekor=-66÷-55 mV  and polarization
resistance up to Rp=0,9 MWcm2 - TABLE 2. The recorded
curves of the anodic polarization were mainly character-
ized by the decrease of the anodic current density in the
passive range with reference to the grinded samples - FIG.1.
The increase of the anodic current intensity was observed
for potentials in the range  Etr=+815÷+825 mV.
The tests have revealed that for the electropolished and
passivated samples the corrosion potential was in the range
Ekor=+51÷+57 mV and the average value of the polarization
resistance was equal to Rp=2,1 MWcm2 - TABLE 2. The re-
corded curves of the anodic polarization were character-
ized by the further decrease of the anodic current density in
the passive range - FIG.2. Polarization of the samples in
direction of positive values of the potential caused the in-
crease of the current density for potentials in the range
Enp=+825÷+835 mV.
Corrosion resistance of the electropolished and the chemi-
cally passivated samples, deformed in the bend test  (for
the given bend angles a) was comparable - TABLE 3. No
tendency to decrease the value of corrosion and
transpassivation potential with reference to the non-de-
formed samples was observed.
Crevice corrosion tests were carried out for the
electropolished and the chemically passivated samples.
After polarization of the samples up to the potential of
+800mV, a sudden decrease of anodic current density in a
function of time was observed - FIG.2. It shows that sam-
ples prepared in this way are resistant to crevice corrosion.

Summary

The carried out tests have shown favorable influence of the
applied surface treatment process on the corrosion resist-
ance of samples made of the Co-Cr-W-Ni (L 650) alloy. The
tests have revealed that the passive layer created in the
electropolishing and the chemical passivation process im-
proves the corrosion resistance of the investigated alloy.
To simulate stresses and strains occurring during implanta-
tion of a stent in a blood vessel, a plastic strain was applied.
Results of the corrosion resistance tests have shown that
the applied plastic strain didn't change significantly the cor-
rosion characteristic of the investigated material.

szlifowanych mie�ci³a siê w zakresie Eko =-211÷-173 mV -
TABELA 2. Polaryzacja próbek powodowa³a wzrost natê¿e-
nia pr¹du anodowego przy potencja³ach z zakresu
Etr=+780÷+800 mV - RYS.1.  Warto�æ oporu polaryzacyjne-
go dla tak przygotowanych próbek wynosi³a Rp=0,4 MWcm2.
Proces polerowania elektrolitycznego spowodowa³ wzrost
warto�ci potencja³u korozyjnego do zakresu Ekor=-66÷-55 mV
i oporu polaryzacyjnego do �redniej warto�ci Rp=0,9MWcm2

- TABELA 2. Zarejestrowane krzywe polaryzacji anodowej w
g³ównej mierze charakteryzowa³o zmniejszenie gêsto�ci pr¹-
du anodowego w zakresie pasywnym w odniesieniu do pró-
bek o powierzchni szlifowanej - RYS.1. Wzrost natê¿enia
pr¹du anodowego obserwowano przy potencja³ach z zakre-
su Etr=+815÷+825 mV.  Przeprowadzone pomiary wykaza³y,
¿e dla próbek o powierzchni polerowanej elektrolitycznie i
pasywowanej warto�æ potencja³u korozyjnego mie�ci³a siê
w zakresie Ekor=+51÷+57 mV, a warto�æ �rednia oporu pola-
ryzacyjnego wynosi³a Rp=2,1 MWcm2 -TABELA 2. Zarejestro-
wane krzywe polaryzacji anodowej dla tak przygotowanych
próbek charakteryzowa³y siê dalszym zmniejszeniem gêsto-
�ci pr¹du anodowego w zakresie pasywnym - RYS.2.  Pola-
ryzacja próbek w kierunku dodatnich warto�ci potencja³u po-
wodowa³a wzrost gêsto�ci pr¹du przy potencja³ach z zakre-
su Enp=+825÷+835 mV.
Przeprowadzone badania próbek o powierzchni polerowa-
nej elektrolitycznie i pasywowanej chemicznie odkszta³ca-
nych w próbie zginania nie wykaza³y zró¿nicowania ich od-
porno�ci korozyjnej dla przyjêtych warto�ci k¹ta zagiêcia a
-TABELA 3. Nie zaobserwowano tendencji do obni¿ania
warto�ci potencja³u korozyjnego i transpasywacji w odnie-
sieniu do próbek nieodkszta³conych.
Badania odporno�ci na korozje szczelinow¹ przeprowadzo-
no dla próbek o powierzchni polerowanej
i spasywowanej. Po spolaryzowaniu próbek do warto�ci
potencja³u +800 mV obserwowano gwa³towne zmniejsze-
nie gêsto�ci pr¹du anodowego w funkcji czasu - RYS.2.
�wiadczy to o odporno�ci tak przygotowanych próbek na
korozjê szczelinow¹.

Podsumowanie

Przeprowadzone w pracy badania wykaza³y korzystny

RYS.1. Krzywe polaryzacji anodowej próbek ze
stopu Co-Cr-W-Ni o zró¿nicowanym sposobie
przygotowania powierzchni.
FIG.1. Anodic polarization curves of Co-Cr-W-Ni
samples after diverse surface preparation.

Rys. 2. Przebieg zmian pr¹du anodowego w
funkcji czasu próbek ze stopu Co-Cr-W-Ni o
powierzchni polerowanej elektrolitycznie i
pasywowanej przy potencjale +800 mV.
FIG. 2. Change of anodic current in a function of
time for Co-Cr-W-Ni samples of electropolished
and  chemically passivated surface (potential +800
mV).
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Presented investigations are preliminary and need to be
continued. The obtained results are promising however fur-
ther studies, in particular in blood environment, will deter-
mine a usefulness of the suggested technique of stents'
surface improvement.
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Abstract

Release of pentoxifylline (PTX) and doxycycline
(DOX) as model drugs from multifunctional modified
hydroxyapatite implants has been studied in the work.
Such implants can be applied in medicine as bone
fillers playing the role of scaffolds on which the regen-
eration of natural bone as well as local drug delivery
take place. Active substances, gradually released from
the implants, ensure in many cases more advanta-
geous course of bone treatment process than tradi-

wp³yw zastosowanego procesu obróbki powierzchniowej na
odporno�æ korozyjn¹ próbek ze stopu Co-Cr-W-Ni (L 650).
Przeprowadzone badania wykaza³y, ze warstwa pasywna
wytworzona w procesie polerowania elektrolitycznego i pa-
sywacji chemicznej poprawia w³asno�ci ochronne badane-
go stopu.
Zastosowanie odkszta³cenia plastycznego badanych pró-
bek mia³o na celu symulacjê naprê¿eñ i odkszta³ceñ, które
wystêpuj¹ w trakcie implantacji stentu w naczyniu krwiono-
�nym. Wyniki badañ korozyjnych wskazuj¹, ¿e proces od-
kszta³cenia plastycznego nie zmienia w sposób zasadni-
czy charakterystyki korozyjnej badanego materia³u.
Przedstawione w pracy badania maj¹ charakter wstêpny i
wymagaj¹ dalszego kontynuowania. Uzyskane wyniki s¹
obiecuj¹ce jednak o przydatno�ci zaproponowanej techniki
uszlachetniania powierzchni stentów zadecyduj¹ dalsze
badania w szczególno�ci w �rodowisku krwi.
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Streszczenie

Przedstawiono wyniki badañ uwalniania siê pen-
toksyfiliny (PTX) i doksycykliny (DOX) jako leków
modelowych z wielofunkcyjnych modyfikowanych im-
plantów hydroksyapatytowych. Implanty takie mog¹
byæ stosowane w medycynie jako wype³niacze ubyt-
ków ko�ci, pe³ni¹c rolê skafoldów na których zacho-
dzi odbudowa naturalnej ko�ci, a zarazem dostarcza-
j¹c miejscowo leki. Substancje lecznicze, stopniowo
uwalniane z takich implantów, zapewniaj¹ niejedno-
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Warto�æ 
k¹ta  

zagiêcia 
Bend 
angle 
a, [°] 

Potencja³ korozyjny 

Corrosion 

potential 
Ekor, [mV] 

Potencja³ 
transpasywacji 

Transpassivation 
potential 
Etr, [mV] 

30 +46 ÷ +50 +810 ÷ +825 

60 +58 ÷ +52 +815 ÷ +820 

90 +44 ÷ +48 +810 ÷ +820 

 TABELA 3. Wyniki  badañ  odporno�ci  korozyjnej
odkszta³conych  próbek  ze  stopu Co-Cr-W-Ni o
powierzchni polerowanej elektrolitycznie i
pasywowanej chemicznie.
TABLE 3. Corrosion resistance of deformed Co-
Cr-W-Ni samples of electropolished and
chemically passivated surface.
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tional therapy. Thanks to drug delivery systems it is
not necessary to expose the whole body to high doses
as it is the case in systemic administration. Suitability
of the materials obtained for application as
multifunctional implants has been shown.

Key words: multifunctional implants, target
therapy, drug delivery systems.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),99-104]

Introduction

Problems which are encountered by contemporary medi-
cine because of systemic drug administration involve above
all: their biodistribution in the whole system, lack of efficient
action in the place where the pathology evolves, necessity
to apply high doses in order to achieve therapeutic effect,
toxic action as well as side effects occurring in the whole
system. In order to overcome these difficulties the so-called
active drug targeting methods have been worked out. This
notion denotes capability of the drug to accumulate in the
target, desired organ or tissue in the appropriate, therapeu-
tic concentration [1,2]. Great possibilities in this field are
offered by multifunctional implants. They allow to deliver
the therapeutic agents in the proper dose and ensure its
release to the environment at the appropriate rate. Applica-
tion of the so-called target therapy makes it possible to elimi-
nate negative side effects caused by the drug resulting from
its presence in the alimentary canal after oral administra-
tion. This concerns mainly the drugs which have negative
influence on alimentary canal or are metabolized fast in the
liver. Additionally, local drug administration allows to achieve
the desired therapeutic effect at lower doses than would be
necessary in oral, intravenous or intramuscular administra-
tion [3]. Implants which can be used in drug delivery sys-
tem have to meet a number of requirements, particularly
concerning their open and total porosity, size and shape of
pores, phase composition as well as mechanical proper-
ties. System of open pores which enables the substance
incorporated in the carrier to release slowly into the sur-
rounding tissue is required [4]. The appropriate mechanical
strength of the implants ensures that after being the drug
carrier they become a scaffold on which natural bone is
regenerated.
The goal of the studies has been to determine the kinetics
of pentoxifylline (PTX) and doxycycline (DOX) release from
the samples of modified hydroxyapatite ceramics exhibiting
various microstructure under the in vitro conditions.

Materials and methods

 Raw hydroxyapatite powder [HAp-Ca10(PO4)6(OH)2] syn-
thesized by "wet" method in the Bioceramic Laboratory of
the Department of Ceramic Technology at Faculty of Mate-
rials Science and Ceramics, AGH-University of Science and
Technology was used for the preparation of microporous
hydroxapatite ceramics. Calcium metaphosphate Ca(PO3)2

in the amount of 5 and 10 wt. % or hydrated magnesium
orthophosphate Mg3(PO4)2x8H2O in the amount of 10 wt. %
were used to generate pores in the materials. Cylindrical
samples 11 mm in diameter were uniaxially pressed under
the pressure of  20 MPa. Sintering temperatures values were
equal to 1150, 1250°C in the case of HAp ceramics con-
taining calcium modifier (materials T1/1150, T2/1250) and
1250°C for HAp ceramics with Mg3(PO4)2x8H2O additive
(material T3/1250). In the samples thus prepared holes 4
mm in diameter were made.
Physico-chemical properties of the materials obtained were
studied. Phase composition was determined using X-ray

krotnie korzystniejszy przebieg leczenia ko�ci w po-
równaniu do terapii tradycyjnych. Dziêki no�nikom
leków nie jest konieczne obci¹¿anie ca³ego organi-
zmu zbyt du¿ymi dawkami jak to ma miejsce w przy-
padku podawania systemowego. Wykazano przydat-
no�æ opracowanych tworzyw jako implantów wielo-
funkcyjnych.

S³owa kluczowe: implanty wielofunkcyjne, terapia
celowana, no�niki leków.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),99-104]

Wprowadzenie

Problemy jakie napotyka wspó³czesna medycyna w
zwi¹zku z ogólnoustrojowym podawaniem leków to przede
wszystkim: ich biodystrybucja w ca³ym organizmie, brak
skutecznego dzia³ania w miejscu w którym rozwija siê stan
patologiczny, konieczno�æ zastosowania wysokich dawek
umo¿liwiaj¹cych osi¹gniêcie dzia³ania terapeutycznego,
toksyczne dzia³anie oraz efekty uboczne obejmuj¹ce ca³y
organizm. W celu ominiêcia tych trudno�ci opracowuje siê
metody tzw. aktywnego celowania leku. Pod pojêciem tym
rozumie siê zdolno�æ leku do akumulacji w docelowym,
po¿¹danym organie b¹d� tkance, przy odpowiednim jego
stê¿eniu terapeutycznym [1,2]. Du¿e mo¿liwo�ci w tym za-
kresie stwarzaj¹ implanty wielofunkcyjne. Umo¿liwiaj¹ one
dostarczenie substancji leczniczej w odpowiedniej dawce i
warunkuj¹ okre�lon¹ szybko�æ jej uwalniania siê do oto-
czenia. Zastosowanie tzw. terapii celowanej pozwala na
wyeliminowanie niepo¿¹danych dzia³añ ubocznych leku,
wynikaj¹cych z jego obecno�ci w przewodzie pokarmowym
przy podaniu doustnym. Dotyczy to zw³aszcza leków, które
wp³ywaj¹ niekorzystnie na uk³ad pokarmowy, b¹d� ulegaj¹
szybkiemu metabolizmowi w w¹trobie. Poza tym podawa-
nie miejscowe umo¿liwia uzyskanie po¿¹danego efektu te-
rapeutycznego przy zastosowaniu ni¿szych dawek ni¿ te,
które niezbêdne s¹ przy podaniu doustnym, do¿ylnym b¹d�
domiê�niowym (3). Implanty przeznaczone na no�niki le-
ków musz¹ spe³niaæ szereg wymagañ, szczególnie w za-
kresie porowato�ci otwartej, ca³kowitej, wielko�ci i kszta³tu
porów, sk³adu fazowego oraz parametrów wytrzyma³o�cio-
wych. Wymagany jest system porów otwartych, który po-
zwala na powolne uwalnianie siê zainkorporowanej w no-
�niku substancji do otaczaj¹cych tkanek [4]. Odpowiednia
wytrzyma³o�æ mechaniczna implantów sprawia, ¿e po spe³-
nieniu roli no�nika, stanowi¹ "rusztowanie", na którym za-
chodzi odbudowa naturalnej ko�ci.
Celem badañ by³a ocena kinetyki uwalniania pentoksyfiliny
(PTX) i doksycykliny (DOX) z kszta³tek modyfikowanej ce-
ramiki hydroksyapatytowej o ró¿nej mikrostrukturze w wa-
runkach in vitro.

Materia³y i metodyka badañ

Dla wytworzenia mikroporowatej ceramiki hydroksyapa-
tytowej u¿yto surowego proszku hydroksyapatytowego
[HAp-Ca10(PO4)6(OH)2], zsyntetyzowanego metod¹ "mokr¹"
w Laboratorium Bioceramicznym Katedry Technologii Ce-
ramiki na Wydziale In¿ynierii Materia³owej i Ceramiki AGH.
Jako �rodek porotwórczy u¿yty zosta³ metafosforan wap-
nia - Ca(PO3)2 w ilo�ci 5 i 10% mas. oraz uwodniony orto-
fosforan magnezu - Mg3(PO4)2x8H2O w ilo�ci 10% mas. w
stosunku do czystego HAp. Próbki w kszta³cie walców o
�rednicy 11 mm zaprasowano jedoosiowo pod ci�nieniem
20MPa. Temperatury wypalania wynosi³y 1150, 1250°C -
w przypadku ceramiki HAp z modyfikatorem wapniowym
(tworzywo T1/1150, T2/1250) oraz 1250°C - w przypadku
ceramiki HAp z dodatkiem Mg3(PO4)2x8H2O (tworzywo T3/
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diffractometer (produced by Seifert FTM) in the 2Q range
of 10° to 60°. Apparent density, open and total porosity were
determined by hydrostatic weighing method. Compression
strength was measured using Tira-test apparatus, whereas
bending strength - with the aid of Zwick equipment. Pore
size distribution was established based on the results ob-
tained by mercury porosimetry (2000 Carlo Erba Instruments
porosimeter). Microstructure was analysed using scanning
electron microscope (Jeol 5400).
For the studies of drug release, cylinders filled with 50 mg
of PTX or DOX sealed with Bone Wax produced by Ethicon
were used. Such samples were placed in flasks containing
50 ml of phosphate buffer (pH=7,4). The studies were car-
ried out in thermostated water bath which was shaked at
frequency of 60 moves/min. at the temperature of 370C. At
selected time intervals 3 ml samples were withdrawn by a
pipette from the flasks with simultaneous addition of phos-
phate buffer to the flasks so that the volume of their con-
tents was always constant and equal to 50 ml. Concentra-
tion of PTX and DOX in the aliquots was determined spec-
trophotometrically at the analytical wavelength of 275 nm
for PTX and 272 nm for DOX.
PTX, whose chemical name is 3,7-dihydro-3,7-dimethyl-1(5-
oxohexyl)-1H-purine-2,6-dion, dissolves very well in water;
in the medium of pH=7.4 it is slightly ionized. It was se-
lected as model drug for the studies since there are reports
in the literature that it can be used for the treatment of  breaks
of long bones as well as osteoporosis [5].
Doxycycline (DOX), i.e. 6-deoxy-5-hydroxy-tetracycline is
a semi-synthetic antibiotic belonging to the group of
tetracyclines, poorly soluble in water. It belongs to the new
generation of drugs showing wide spectrum of bacteriostatic
and sustained action. In the present studies it was used as
the model drug which can be potentially applied for the treat-
ment of bacterial bone infections.

Results and discussion

Results of the studies of physico-chemical properties of
modified hydroxyapatite materials are presented in TABLE
1. The methods used in the work to modify HAp bioceramics
with both Ca(PO3)2 and Mg3(PO4)2x8H2O made it possible
to obtain microporous hydoxyapatite ceramics of various
microstructures. The materials studied exhibited open and
total porosity in the range of 25-40%. Close values of both
types of porosities prove negligible proportion of closed
pores in the materials. Pores showed unimodal distribution,
their size was in the range between 0.5 and 5 mm. In the
phase composition of individual sinters, apart from hydroxya-
patite (HAp) and whitlockite (bTCP) phases, (Ca,Mg)3(PO)4,

1250). W tak przygotowanych kszta³tkach wydr¹¿ono otwory
o �rednicy 4 mm.
Okre�lono w³a�ciwo�ci fizykochemiczne badanych mate-
ria³ów. Sk³ad fazowy tworzyw wyznaczono przy pomocy
dyfraktometru rentgenowskiego (firmy Seifert FTM) w za-
kresie k¹tów 2Q od 10° do 60°. Gêsto�æ pozorn¹, porowa-
to�æ otwart¹ i ca³kowit¹ oznaczon¹ metod¹ wa¿enia hydro-
statycznego. Wytrzyma³o�æ mechaniczn¹ na �ciskanie
zmierzono przy u¿yciu maszyny wytrzyma³o�ciowej Tira-
test, za� na zginanie za pomoc¹ maszyny wytrzyma³o�cio-
wej firmy Zwick. Rozk³ad wielko�ci porów ustalono w opar-
ciu o wyniki porozymetrii rtêciowej (porozymetr 2000 Carlo
Erba Instruments). Ocenê mikrostruktury przeprowadzono
przy u¿yciu mikroskopu skaningowego (Jeol 5400).
Do badañ kinetyki uwalniania leków u¿yto walców wype³-
nianych 50 mg PTX lub DOX, a nastêpnie uszczelnionych
woskiem Bone Wax firmy Ethicon. Tak przygotowane
kszta³tki umieszczano w kolbach zawieraj¹cych po 50 ml
buforu fosforanowego o pH=7,4. Badania wykonano w ter-
mostatowanej ³a�ni wodnej z wytrz¹saniem z czêstotliwo-
�ci¹ 60 ruchów/min., w temperaturze 37°C. W okre�lonych
odstêpach czasu z kolbek pobierano za pomoc¹ pipety 3
ml próbki, uzupe³niaj¹c nastêpnie pozosta³y w kolbach roz-
twór buforem fosforanowym do sta³ej objêto�ci 50 ml. Stê-
¿enie PTX i DOX w pobranych próbkach oznaczano meto-
d¹ spektrofotometryczn¹, z detekcj¹ UV przy analitycznej
d³ugo�ci fali 275 nm dla PTX i 272 nm dla DOX.
PTX o nazwie chemicznej 3,7 dihydro-3,7dimetylo-1(5-okso-
heksylo)-1H-puryno-2,6 dion jest substancj¹ bardzo dobrze
rozpuszczaln¹ w wodzie, w badanym �rodowisku o pH=7.4
nieznacznie zjonizowan¹. Zastosowano j¹ jako lek mode-
lowy, kieruj¹c siê doniesieniami literaturowymi wskazuj¹-
cymi na mo¿liwo�æ wykorzystania PTX w leczeniu z³amañ
ko�ci d³ugich i osteoporozy [5].
Doksycyklina (DOX) 6-deoksy-5-hydroksy-tetracyklina jest
pó³syntetycznym antybiotykiem z grupy tetracyklin, s³abo
rozpuszczalnym w wodzie. Zaliczana jest do nowej gene-
racji leków o szerokim zakresie dzia³ania bakteriostatycz-
nego i przed³u¿onym czasie dzia³ania. W badaniach zosta-
³a wykorzystana jako lek modelowy z mo¿liwo�ci¹ poten-
cjalnego zastosowania w zaka¿eniach bakteryjnych ko�ci.

Wyniki i dyskusja

Wyniki badañ w³a�ciwo�ci fizykochemicznych modyfiko-
wanych tworzyw hydroksyapatytowych przedstawione zo-
sta³y w TABELI 1. Zastosowane w pracy sposoby modyfi-
kacji bioceramiki HAp dodatkami zarówno Ca(PO3)2 jak i
Mg3(PO4)2x8H2O pozwoli³y uzyskaæ mikroporowat¹ cerami-
kê hydroksyapatytow¹ o zró¿nicowanej mikrostrukturze.
Badane  tworzywa charakteryzowa³y siê porowato�ci¹
otwart¹ i ca³kowit¹ w granicach 25-40%. Zbli¿one warto�ci
obu rodzajów porowato�ci dla ka¿dego tworzywa �wiadcz¹
o znikomym udziale w nich porów zamkniêtych. Pory wyka-
zywa³y rozk³ad jednomodalny, a ich rozmiar mie�ci³ siê w
granicach od 0,5 do 5 mm. W sk³adzie fazowym poszcze-
gólnych spieków oprócz faz hydroksyapatytu (HAp) i whi-
tlockitu (bTCP) wyst¹pi³ równie¿ (Ca,Mg)3(PO)4, czyli bTCP
z podstawieniami magnezu w miejsce wapnia oraz w two-
rzywie T3/1250 obecne by³y niewielkie ilo�ci MgO. Kszta³t-
ki wykazywa³y zadowalaj¹c¹, dla tego typu potencjalnych
aplikacji medycznych, wytrzyma³o�æ mechaniczn¹. Ró¿ni-
ce w zakresie mikrostruktury badanych tworzyw implanta-
cyjnych (RYS.1-3) by³y powodem ró¿nej kinetyki uwalnia-
nia siê zainkorporowanych w nich leków.
Na podstawie przeprowadzonych badañ wykazano istnie-
nie ró¿nic w zakresie szybko�ci i ilo�ci uwalniaj¹cej siê pen-
toksyfiliny z poszczególnych implantów. W przypadku two-

Rodzaj modyfikatora 

Modyfikator wapniowy 
 Ca(PO3)2 [%mas.] 

Modyfikator magnezowy 
Mg3(PO4)2x8H2O [%mas.] 

5 10 10 

Parametry 
fizykochemiczne 

tworzyw 

T1/1150 T2/1250 T3/1250 

Porowato�æ 
ca³kowita [%] 

39,4 25,3 31,7 

Porowato�æ 
otwarta [%] 

39,0 25,2 30,7 

Sk³ad fazowy HAp+bTCP bTCP HAp+(Ca,Mg)3(PO)4+MgO 
Zakres porów [mm] 0,2-3,0 1-4 0,3-2,0 
Wytrzyma³o�æ na 
�ciskanie [MPa] 

28,8±10,5 27,4±4,4 77,4±7,4 

Wytrzyma³o�æ na 
zginanie {MPa] 

19,6±2,1 13,0±1,1 24,5±8,7 

 TABELA 1. W³a�ciwo�ci fizykochemiczne
badanych tworzyw.
TABLE 1. Physicochemical properties of the
investigated materials.
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rzyw T1/1150 i T2/1250 odnotowano ca³kowite uwolnienie
zawartej w no�nikach substancji leczniczej do buforu, przy
czym proces ten nast¹pi³ w ró¿nym czasie (RYS.4). Two-
rzywo T1/1150 z 5%mas. dodatkiem modyfikatora wapnio-
wego uwolni³o 100% PTX w ci¹gu 24h, co jest czasem zbyt

i.e. bTCP with substitutions of magnesium for calcium and
in the T3/1250 material small amounts of MgO were present.
Samples showed mechanical strength sufficient for poten-
tial medical applications of this type. Differences in the micro-
structure of the studied implant materials  (FIG.1-3) resulted
in different kinetics of release of drugs incorporated in them.
Based on the investigations performed differences in the
rate and amount of pentoxifylline released from individual
implants were revealed. Thus, in the case of T1/1150 and
T2/1250 materials total release of the drug into the buffer
was observed, but this process occurred after different time
for various carriers (FIG.4). T1/1150 material containing 5
wt. %. of calcium modifier released 100% of PTX after 24h,
which is too fast for the drug to affect efficiently the dam-
aged or infected bone tissue in a living body. 100% of PTX
was released from T2/1250 material after 72h. Thus, this
material can be used in the prophylactic therapy, prevent-

 
RYS. 1. Obraz mikroskopowy tworzywa HAp z
5% mas. dodatkiem Ca(PO3)2 po wypaleniu w
temperaturze 1150°C., a) pow.1000x, b) pow.
5000x.
FIG. 1. Microstructure of the HAp material with 5
wt% addition of Ca(PO3)2 after sintering at
1150°C, a) magn.1000x, b) magn. 5000x.

RYS. 2 Obraz mikroskopowy tworzywa HAp z 10%
mas. dodatkiem Ca(PO3)2 po wypaleniu w
temperaturze 1250°C, a) pow.1000x, b) pow.5000x.
FIG. 2. Microstructure of the HAp material with 10
wt% addition of Ca(PO3)2 after sintering at 1250°C,
a) magn.1000x, b) magn.5000x.

 

RYS. 3. Obraz mikroskopowy tworzywa HAp z 10%
mas. dodatkiem Mg3(PO4)2x8H2O po wypaleniu w
temperaturze 1250°C, a) pow.1000x,b) pow.5000x.
FIG. 3. Microstructure of the HAp material with 10
wt% addition of Mg3(PO4)2x8H2O after sintering at
1250°C, a) magn.1000x, b) magn. 5000x.

 

RYS. 4. Ilo�æ  uwolnionej pentoksyfiliny w [%]  z
implantów hydroksyapatytowych.
FIG. 4. Amount of released PTX [%] versus time
from the hydroxyapatite implants.
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FIG. 6. Amount of released DOX [%] versus time
from the hydroxyapatite implants.
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ing from infections after implantation. Maximum release rate
from this material was equal to 0.7 mg/h (FIG.5). The T3/
1250 material modified with 10 wt. % of Mg3(PO4)2x8H2O
showed the most advantageous release profile. In this case
the time of release of 80% of drug was equal to 31 days
and the rate of release during this period of time stayed at
the level of 0.12-0.07 mg/h (FIG.5). This material exhibited
the total porosity of ~31.7%, size of pores 0.3-2 mm and the
highest of the materials studied mechanical strength (TA-
BLE 1).
To investigations the kinetics of doxycycline release the T1/
1150 and T2/1250 materials were selected. If the curves
presented in FIG.6 are analysed it is seen that the release
of DOX from these materials is significantly less efficient
than that of PTX. This is connected with pharmacokinetic
and physico-chemical properties of doxycycline (poor solu-
bility in water and high molecular weight). In the case of T2/
1250 material negligible release of DOX was observed: only
2% after 6 days at very low rate (0.01-0.005 mg/h - zero-
order process). T1/1150 material, even though it exhibited
the highest open porosity among the materials studied, did
not show the satisfactory kinetics of doxycycline release.
Maximum release rate was equal to 0.05 mg/h in this case
(FIG.7).

Summary

Microporous hydroxyapatite-whitlockite bioceramics
based on hydroxyapatite modified with Ca(PO3)2 and
Mg3(PO4)2x8H2O has been worked out. Taking into account
the amount of the drug released it was found that in vitro
conditions the carriers formed by modified hydroxyapatite
ceramics have released pentoxifylline very well (80-100%)
but doxycycline significantly worse (2-15%). It has been
shown that the process of drug release from multifunctional
ceramic implants depends to a significant degree on the
microstructure of the materials, but also on the
pharmacokinetic properties of the drugs applied [6]. There-
fore, as the studies have confirmed, it is not possible to
work out one type of the material which could serve as the
model for the release of various drugs. Constant and stay-
ing for one month at the level of ~ 0.1 [mg/h] release rate of
PTX from  T3/1250 implant allows to consider this type of
microstructure as advantageous for long-term therapy. Ap-
propriate microstructure, non-controversial phase compo-
sition, satisfactory mechanical strength as well as advanta-
geous PTX release profile from HAp modified with 10 wt. %
of Mg3(PO4)2x8H2O carriers make it possible to suppose that
this material can be applied to produce multifunctional im-
plants.
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krótkim, aby �rodek ten móg³ efektywnie oddzia³ywaæ na
uszkodzone lub chore tkanki kostne w ¿ywym organizmie.
Czas uwalniania  100% PTX z tworzywa T2/1250 wynosi³
72h. Tworzywo to mo¿e zostaæ uznane za potencjalnie
mo¿liwe do wykorzystania w terapii profilaktycznej, zapo-
biegaj¹cej powik³aniom zaka¿eniowym po implantacji. Mak-
symalna szybko�æ uwalniania PTX z tego tworzywa wyno-
si³a 0,7 mg/godz. (RYS.5). Najkorzystniejszym profilem
uwalniania PTX  odznacza³o siê tworzywo T3/1250 modyfi-
kowane 10% mas. dodatkiem Mg3(PO4)2x8H2O. W jego przy-
padku czas uwalniania 80% leku wynosi³ 31 dni za� szyb-
ko�æ uwalniania w tym okresie utrzymywa³a siê na pozio-
mie 0,12-0,07 mg/godz. (RYS.5). Tworzywo to odznacza³o
siê porowato�ci¹ ca³kowit¹ ~ 31,7% i rozmiarem porów 0,3-
2 mm oraz najwy¿sz¹ w�ród badanych wytrzyma³o�ci¹ me-
chaniczn¹ (TABELA 1).
Do badañ kinetyki uwalniania doksycykliny wytypowano
tworzywa T1/1150 oraz T2/1250. Z analizy krzywych przed-
stawionych na rys.6 wynika, ¿e tworzywa te uwalniaj¹ DOX
znacznie s³abiej ni¿ pentoksyfilinê. Zwi¹zane jest to z w³a-
�ciwo�ciami farmakokinetycznymi i fizykochemicznymi do-
ksycykliny (s³aba rozpuszczalno�æ i du¿a masa cz¹stecz-
kowa). W przypadku tworzywa T2/1250 odnotowano zni-
kome uwalnianie siê DOX wynosz¹ce po 6 dniach zaled-
wie 2%, przy bardzo niskiej szybko�ci tego procesu (0,01-
0,005 mg/godz. - proces zerowego rzêdu). Tworzywo T1/
1150 pomimo najwy¿szej w�ród badanych materia³ów po-
rowato�ci otwartej równie¿ nie wykaza³o siê zadowalaj¹c¹
kinetyk¹ uwalniania doksycykliny. Maksymalna szybko�æ
uwalniania kszta³towa³a siê na poziomie 0,05 mg/godz.
(RYS.7).

Podsumowanie

Opracowano mikroporowat¹ bioceramikê hydroksyapa-
tytowo-whitlockitow¹ w oparciu o hydroksyapatyt modyfi-
kowany dodatkami Ca(PO3)2 i Mg3(PO4)2x8H2O. Bior¹c pod
uwagê ilo�æ uwolnionego leku stwierdzono, ¿e no�niki wy-
tworzone z modyfikowanej ceramiki HAp w warunkach in
vitro bardzo dobrze uwalnia³y pentoksyfilinê (80-100%),
znacznie gorzej za� doksycyklinê (2-15%). Wykazano, ¿e
proces uwalniania leków z ceramicznych implantów wielo-
funkcyjnych zale¿y w du¿ej mierze od mikrostruktury two-
rzyw jak i od cech farmakokinetycznych stosowanych le-
ków [6]. Dlatego te¿, co potwierdzi³y badania, nie jest mo¿-
liwe opracowanie jednego rodzaju tworzywa, które mog³o-
by s³u¿yæ jako modelowe do uwalniania ró¿nych rodzajów
leków. Sta³a i utrzymuj¹ca siê przez okres jednego miesi¹-
ca na poziomie ~ 0,1 [mg/godz] szybko�æ uwalniania PTX z
implantu T3/1250 pozwala uznaæ ten typ mikrostruktury za
korzystny w przypadku d³ugoterminowego leczenia terapeu-
tycznego. Odpowiednia mikrostruktura, nie budz¹cy zastrze-
¿eñ sk³ad fazowy, zadawalaj¹ca wytrzyma³o�æ mechanicz-
na oraz korzystny profil uwalniania pentoksyfiliny z no�ni-
ków HAp modyfikowanych 10% mas. dodatkiem
Mg3(PO4)2x8H2O pozwalaj¹ przypuszczaæ, ¿e tworzywo to
mo¿e byæ wykorzystane do wytwarzania implantów wielo-
funkcyjnych.
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Abstract

The main purpose of this investigation was
estimation of some biological properties of biodegrad-
able lactide-glycolide co-polymer reinforced by car-
bon fibres. The results of the research subjected to
clinical, radiological and histopathological estimation.
The tested material caused lack of local and general
negative reactions, the most active process of osseous
tissue regeneration was between 14 and 21 day, how-
ever the most mineralization was between 6 and 12
week of observation. Besides added to co-polymer
carbon fibres influence on acceleration of osseous tis-
sue regeneration compared to its pure form.

Keywords: biomaterials, biodegradable polymers,
lactide-glycolide co-polymer, carbon fibres, osseous
tissue regeneration, experiments on animals

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),104-107]

Introduction

Good biocompatibility of polyglycolide and its co-poly-
mers is the reason of the observed growing interest in these
materials in clinical practice [1,2,3,4]. They are used as bio-
degradable implants shaped into screws, plates or surgical
nails and also as dressing for the wounds of some internal
organs [5,6,7,8,9,10]. The glycolide-lactide co-polymers are
also often used as drug carries for a controlled drug release
or as the scaffolds in tissue engineering [11, 12, 13, 14].
Besides they are typical thermoplastic materials and there-
fore it is possible to shape them by injection moulding to
obtain the articles for medical applications. However, they
have relatively low mechanical parameters, which essen-
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Streszczenie

Praca mia³a na celu ocenê kompozytu otrzymane-
go z biodegradowalnego kopolimeru glikolidu z lakty-
dem wzmocnionego w³óknami wêglowymi w warun-
kach dotkankowej implantacji. Wykonano badania na
zwierzêtach, a uzyskane wyniki poddano ocenie kli-
nicznej, radiologicznej i histopatologicznej. Uzyska-
ne wyniki badañ wykaza³y, i¿ badany materia³ nie
wywo³uje negatywnych odczynów miejscowych i ogól-
noustrojowych, a najbardziej aktywny proces odnowy
tkanki kostnej nastêpuje miêdzy 14 a 21 dob¹, nato-
miast mineralizacji pomiêdzy 6 a 12 tygodniem ob-
serwacji. Ponadto dodane do kopolimeru w³ókna wê-
glowe wp³ywaj¹ na przyspieszenie odnowy tkanki
kostnej w porównaniu z jego czyst¹  postaci¹.

S³owa kluczowe: biomateria³y, polimery biodegra-
dowalne, kopolimer P(LLA/GLA), w³ókna wêglowe,
regeneracja tkanki kostnej, badania na zwierzêtach.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),104-107]

Wprowadzenie

Ze wzglêdu na dobr¹ biozgodno�æ poliglikolidu i jego kopo-
limerów obserwuje siê ci¹g³y wzrost zainteresowania tymi
materia³ami w codziennej praktyce klinicznej [1,2,3,4]. Wy-
twarza siê z nich biodegradowalne implanty w postaci �rub,
p³ytek czy gwo�dzi chirurgicznych jak i zaopatruje siê nimi
uszkodzenia niektórych organów wewnêtrznych
[5,6,7,8,9,10]. Kopolimery glikolidu z laktydem stosowane
s¹ równie¿ czêsto jako no�niki leków w procesach ich kon-
trolowanego uwalniania czy w in¿ynierii tkankowej jako pod-
³o¿a dla nowo powstaj¹cych tkanek [11,12,13,14]. S¹ one
ponadto typowymi materia³ami termoplastycznymi dziêki
czemu mo¿liwe jest wytwarzanie z nich metodami wtrysku
czy wyt³aczania wyrobów przeznaczonych dla medycyny.
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tially limits the applications to the regions where it is not
necessary that they bear significant loads [9,15]. It seems
that reinforcement with some synthetic fibres like carbon
fibres might greatly improve their mechanical properties
[3,16].
In the work it was estimated 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 basis of received results firstly it was analyzed: 1.Does
the lactide-glycolide co-polymer call out local or general
negative tissue reactions? 2.In which research periods the
most active process of bone reconstruction and osseous
tissue mineralization was observed? 3.Does the addition of
carbon fibres to co-polymer P(LLA/GLA) influence on ac-
celeration or slowdown of osseous tissue regeneration com-
pared to control group?

Material and methods

In this work it was used composite obtained from a lactide-
glycolide (18:82) co-polymer reinforced by 3 mm long car-
bon fibres. The volume fraction of carbon fibres in the com-
posite was 15%. The synthesis of co-polymer was done by
use to without any toxic additives a new initiator -
acethyloacetoniate zirconium [17].
The experimental study was performed on 24 rabbits (both
sex and weight between 2600-3200 g.) and the using ma-
terial 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 canal at the one side was filled with
glycolide-lactide co-polymer (control group) and at the other
side its composite with carbon fibres (experimental group).
In the second stage of surgery under skin on the left side of
backbone was made pocket however on the right side sepa-
rated the muscles of the back. Implants were placed in the
both holes. In the all cases Dextron was used to wounds
suture.
For all animals clinical examination and then (after the rab-
bits were killed) radiological investigations were performed
in 1, 2, 3, 6, 12 and 24 week of examination and addition-
ally elongated about one period (48 week of examination)
histopathological investigations were performed, too. The
osseous tissue which was situated in and around of bone
defects, subcutaneous and muscular tissue from area of
lumbar backbone were estimated during the histopathologi-
cal investigations. It was investigated internal organs (kid-
ney and liver) of the animals, too.

Results and discussion

The clinical researches proved properly healing of the
post surgical wounds. There weren't noticed neither any
inflammatory reactions nor fluctuation symptoms (lack of
hematoma or plentiful wound secretion). It was observed
the healing surgical wounds by first intention and came to
an end between 10 and 14 day of examination (time of su-
tures removal). The mediocre pachyderma was observed
to 21 day of experiment. For all periods of experiment it
was observed changeless weight gain of the rabbits.
In 7 day of experiment in the both groups the radiological
study showed existence of round alight with regular border

Jednak¿e kopolimery te posiadaj¹ stosunkowo s³abe para-
metry mechaniczne, co w zasadzie ogranicza zakres ich
stosowania w medycynie do przypadków, gdzie nie musz¹
przenosiæ znacznych obci¹¿eñ [9,15]. Dlatego optymaln¹
drog¹ poprawy ich w³a�ciwo�ci mechanicznych wydaje siê
zbrojenie ich w³óknami syntetycznymi, takimi jak przyk³a-
dowo w³ókna wêglowe [3,16].
W pracy dokonano oceny niektórych w³a�ciwo�ci biologicz-
nych kompozytu otrzymanego z kopolimeru glikolidu z lak-
tydem wzmocnionego w³óknami wêglowymi - P(LLA/
GLA)+CF. W tym celu wykonano badania na zwierzêtach,
a wyniki poddano ocenie klinicznej, radiologicznej i histo-
patologicznej. Na podstawie badañ analizowano: 1.Czy
kopolimer P(LLA/GLA)+CF wywo³uje niekorzystne miejsco-
we czy te¿ ogólnoustrojowe odczyny tkankowe? 2.W jakich
okresach badawczych dochodzi³o do najbardziej aktywne-
go procesu odbudowy ko�ci i mineralizacji tkanki kostnej?
3.Czy dodanie do kopolimeru P(LLA/GLA) w³ókien wêglo-
wych wp³ywa na spowolnienie czy te¿ przyspieszenie od-
nowy tkanki kostnej w porównaniu z grup¹ kontroln¹?

Materia³ i metody

W pracy zastosowano kompozyt otrzymany z kopolimeru
glikolidu z laktydem (18:82) wzmocnionego w³óknami wê-
glowymi o d³ugo�ci 3 mm. Udzia³ objêto�ciowy w³ókien wy-
nosi³ 15%. Syntezê kopolimeru prowadzono stosuj¹c jako
inicjator zwi¹zek o stosunkowo niskiej toksyczno�ci - ace-
tyloacetonian cyrkonu [17].
Do badañ do�wiadczalnych na 24 królikach (mieszañce
ró¿nej p³ci o wadze od 2600 - 3200 gramów) u¿yto materia³
w postaci walców o �rednicy 3,2 mm.
Podczas operacji zastosowano znieczulenie ogólne (pre-
medykacja - Diazepam i Atropina, znieczulenie - Ketami-
na).
Wykonane w jednej po³owie ¿uchwy królików ubytki kostne
wype³niono kopolimerem glikolidu z laktydem (grupa kon-
trolna), a w drugiej po³owie jego kompozytem z w³óknami
wêglowymi (grupa badana). Na grzbiecie zwierz¹t wzd³u¿
krêgos³upa lêd�wiowego wykonano naciêcia skóry. Po le-
wej stronie krêgos³upa pod skór¹ wytworzono kieszeñ, po
prawej natomiast rozwarstwiono miê�nie grzbietu. W tak
przygotowane miejsca wprowadzono oba materia³y. Rany
po obu stronach zaszywano warstwowo "Dexonem".
U wszystkich zwierz¹t wykonywano obserwacje kliniczne
przebiegu gojenia ran, a po ich zabiciu badania radiologiczne
w 7, 14 i 21 dobie, oraz w 6, 12, 24 tygodniu do�wiadcze-
nia, a tak¿e badania histopatologiczne poszerzone dodat-
kowo o jeden okres badawczy tj. 48 tydzieñ obserwacji, w
których oceniano tkankê kostn¹ w miejscu wykonywanych
ubytków i z otoczenia, ponadto tkankê podskórn¹
i miê�niow¹ z okolic krêgos³upa lêd�wiowego. Badano rów-
nie¿ narz¹dy wewnêtrzne zwierz¹t do�wiadczalnych (w¹-
trobê i nerki).

Wyniki i dyskusja

Badania kliniczne wykaza³y prawid³owe gojenie siê ran
pooperacyjnych. Nie stwierdzono  odczynów zapalnych czy
te¿ objawów che³botania (brak krwiaka lub te¿ obfitej wy-
dzieliny przyrannej). Gojenie ran przebiega³o przez rych³o-
zrost i uleg³o zakoñczeniu miêdzy 10-14 dniem do�wiad-
czenia (usuwanie szwów). Mierne zgrubienia tkanek (g³ów-
nie skóry i tkanki podskórnej) by³y niedostrzegalne od 21
doby do�wiadczenia. Przez ca³y okres badañ obserwowa-
no sta³y przyrost masy cia³a królików.
Badania radiologiczne w 7 dobie wykaza³y w obu grupach
obecno�æ kulistego przeja�nienia o regularnych brzegach
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which dimension was such as the bone defect. In next peri-
ods the alight gradually decreased and took on irregular
shape. In experimental group this alight was observed in
shape of small points, there were a lot of local shades. In
24 week the bone defect was already filled with intensively
mineralized tissue what was observed in shape of marked
shade on the X-ray pictures.
In the initial periods of the histopathological investigations it
was observed the bone defect covered with young fibrous
tissue with features of active osseous tissue reconstruction
assuming shape of numerous bands of young and imma-
ture osseous trabeculas which were surrounded with
osteoblasts. Besides there were necrotic leavings of osseous
tissue what was surrounded with osteoclasts. In experimen-
tal group there were the single carbon fibers on the bottom
of defect. In 21 day in the control group osteoblasts were in
some osseous trabeculas (in others the bone was mature)
and in the experimental group they were only situated in
the deeper lying fibrous tissue. After 6 and 12 weeks of
experiment the bone defect was covered with mature fibrous
tissue with deprived of osteoblasts osseous trabeculas. Pure
and simple there are some osseous trabeculas with
osteoblasts in the bottom of the bone defect.  There are
numerous scraps of carbon fibres and polymer matrix in
the place where the graft was removed from. After 24 and
48 weeks of investigations growing osseous tissue without
any osteoblasts filled completely the bone defect.
After one week of observation in the subcutaneous tissue a
graft was surrounded with a connective tissue capsule with
some carbon fibres which were remained during removal of
the graft. In later period a connective tissue capsule be-
came thicker and there were onenuclear phagocytic cells
on its surface, which sometimes blended and created giant
multinuclear cells. The scraps of carbon fibres and polymer
matrix were surrounded with macrophages which created
small foreign body granulomas. The connective tissue cap-
sule was mainly built of collagenic fibres and a few
macrophages. In the some places, around capsule, a con-
nective tissue scar and regeneration of damaged muscle
fibres was observed. In the last period of observations the
tested material was completely covered with fibrous tissue
with the capillary vessels and giant multinuclear cells. It
wasn't observed any fragments of polymer matrix and in-
flammatory reactions in the tissue surrounding the graft.
The initial observations of muscle tissue showed a young
fibrous tissue with a lot of capillary blood vessels which was
getting in damaged fibres of skeletal muscles. In next pe-
riod in the fibrous tissue a collagenic fibres were observed.
Besides there were surrounding  the scarps of carbon fi-
bres the gigantocellular foreign body granulomas in tissue
out of graft. It was shown a thick cicatricial connective tis-
sue capsule which was built with collagenic fibres and
fibroblasts. Besides it was observed features of muscle fi-
bres regeneration in conjunction with multiplication of nu-
cleuses on the border of the changes. In the last period of
observations the tested material was definite separated from
the muscle tissue and completely covered with the fibrous
tissue.
The histopathological evaluation of kidney and liver did not
demonstrate any pathological changes.

Conclusion

The tested co-polymer P(LLA/GLA)+CF caused lack of
local and general negative reactions - it dealt with subcuta-
neous,  muscle and osseous tissue,.
In vivo biological researches showed that the most active
process of osseous tissue regeneration was between 14

odpowiadaj¹cego wielko�ci¹ wykonanemu ubytkowi kost-
nemu. W pó�niejszych okresach przeja�nienie ulega³o stop-
niowemu zmniejszeniu przybieraj¹c nieregularn¹ postaæ. W
grupie badanej by³o ono widoczne w postaci drobnych punk-
cików, przewa¿a³y jednak wyspowate cienie. W 24 tygo-
dniu ubytek kostny wype³niony by³ ju¿ mocno zmineralizo-
wan¹ tkank¹, co widoczne by³o w postaci zaznaczonego
na obrazach rentgenowskich zacienienia.
W pocz¹tkowych okresach badañ histopatologicznych wi-
doczny by³ wyra�nie uformowany ubytek pokryty m³od¹ tkan-
k¹ ³¹czn¹ w³óknist¹ z cechami aktywnej odbudowy tkanki
kostnej pod postaci¹ licznych pasm m³odych, niedojrza³ych
beleczek kostnych obrze¿onych osteoblastami. Obserwo-
wano tak¿e martwicze resztki tkanki kostnej otoczone oste-
oklastami, a w grupie badanej pojedyncze w³ókna wêglowe
umiejscowione na dnie ubytku. W 21 dobie w grupie kon-
trolnej aktywno�æ osteoblastyczn¹ obserwowano w niektó-
rych beleczkach kostnych (w innych ko�æ wykazywa³a ce-
chy dojrza³o�ci), a w grupie badanej jedynie w znajduj¹cej
siê g³êbiej tkance ³¹cznej w³óknistej. Po 6 i 12 tygodniach
do�wiadczenia kana³ wszczepu pokryty by³ dojrza³¹ tkank¹
³¹czn¹ w³óknist¹ z obecnymi w niej beleczkami kostnymi
bez cech aktywno�ci osteoblastycznej. Jedynie w dnie obec-
ne by³y jeszcze na powierzchni beleczek kostnych nielicz-
ne osteoblasty. W �wietle kana³u, po usuniêciu wszczepu,
pozosta³y liczne fragmenty w³ókien wêglowych i mgie³ko-
wate z³ogi matrycy polimerowej. Po 24 i 48 tygodniach ba-
dañ kana³ wczepu zosta³ ca³kowicie wype³niony przez roz-
rastaj¹c¹ siê tkankê kostn¹, która nie wykazywa³a ju¿ cech
aktywno�ci osteoblastycznej.
W tkance podskórnej po tygodniu obserwacji wszczep oto-
czony by³ cienk¹ torebk¹ ³¹cznotkankow¹ z widocznymi
miejscami fragmentami w³ókien wêglowych po usuniêtym
wszczepie. W pó�niejszym okresie torebka ³¹cznotkanko-
wa sta³a siê pogrubia³a, a na jej powierzchni obecne by³y
jednoj¹drowe komórki fagocytarne, czasami zlewaj¹ce siê
i tworz¹ce komórki olbrzymie wieloj¹drowe. Fragmenty w³ó-
kien wêglowych i badanego materia³u otoczone by³y przez
makrofagi tworz¹ce drobne ziarniniaki typu "oko³o cia³a
obcego". Torebka ³¹cznotkankowa zbudowana by³a g³ów-
nie z w³ókien kolagenowych i nielicznych makrofagów. W
niektórych miejscach wokó³ torebki obserwowano cechy
tworzenia siê blizny ³¹cznotkankowej i regeneracji uszko-
dzonych w³ókien miê�niowych. W ostatnim okresie obser-
wacji wszczepiony materia³ w ca³o�ci przero�niêty by³ tkan-
k¹ ³¹czn¹ w³óknist¹ z obecnymi w niej naczyniami w³oso-
watymi i komórkami olbrzymimi wieloj¹drowymi. Z³ogi ma-
trycy polimerowej nie by³y ju¿ widoczne, a w otaczaj¹cej
wszczep tkance nie wystêpowa³ odczyn zapalny.
Pocz¹tkowa obserwacja tkanki miê�niowej wokó³ wszcze-
pu wykaza³a obecno�æ m³odej tkanki ³¹cznej w³óknistej z
bogat¹ sieci¹ w³osowatych naczyñ krwiono�nych wnikaj¹-
cej pomiêdzy uszkodzone w³ókna miê�ni poprzecznie pr¹¿-
kowanych. W dalszym etapie w tkance w³óknistej pojawi³y
siê w³ókna kolagenowe, a w tkankach poza wszczepem nie-
liczne olbrzymiokomórkowe ziarniniaki typu "oko³o cia³a
obcego" wytworzone wokó³ lu�nych fragmentów w³ókien
wêglowych. Wokó³ wszczepu wytworzy³a siê gruba blizno-
waciej¹ca torebka ³¹cznotkankowa zbudowana z w³ókien
kolagenowych i fibroblastów. Na obwodzie zmian widocz-
ne by³y cechy regeneracji w³ókien miê�niowych z pomno-
¿eniem j¹der komórkowych. W ostatnim okresie badawczym
wszczepiony materia³ by³ wyra�nie odgraniczony od tkanki
miê�niowej i przero�niêty w ca³o�ci przez tkankê w³óknist¹.
W badanych narz¹dach wewnêtrznych (nerki i w¹troba) nie
wykazano ¿adnych zmian patologicznych zwi¹zanych z
zastosowanymi wszczepami.
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and 21 day, however the most mineralization was between
6 and 12 week of observation.
The co-polymer  P(LLA/GLA)+CF visibly caused accelera-
tion of osseous tissue regeneration compared to control
group.
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[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),107-109]

Poly (ethylene terephtalate), poly (methyl methacrylate),

Podsumowanie

Wszczepiony dotkankowo kopolimer P(LLA/GLA)+CF nie
wywo³uje negatywnych odczynów miejscowych i ogólno-
ustrojowych - dotyczy to zarówno tkanki podskórnej, miê-
�niowej jak i kostnej.
Przeprowadzone w warunkach in vivo badania biologiczne
wykazuj¹, i¿ najbardziej aktywny proces odnowy tkanki kost-
nej nastêpuje miêdzy 14 a 21 dob¹, a mineralizacji pomiê-
dzy 6 a 12 tygodniem obserwacji.
Kopolimer P(LLA/GLA)+CF wyra�nie powodowa³ przyspie-
szenie odnowy tkanki kostnej w porównaniu z grup¹ kon-
troln¹.
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[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),107-109]

Biomateria³ami stosowanymi w angioplastyce naczyñ s¹:
polietylenotereftalan, polimetylometakrylan, politetrafluoro-
etylen i poliuretan. Poliestrowe protezy naczyniowe czêsto
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polytetrafluoroetylene and polyurethane are biomaterials
used in blood vessels angioplastic. Polyesther vascular pros-
theses are often sealed with proteins (collagen, gelatin, al-
bumin) in order to obtain the appropriate tightness and to
reduce the risk of quick antibiotic elution from graft surfaces.
Post-operative infections are serious often mortal compli-
cations appearing in application of synthetic vascular pros-
theses. At present, the prostheses soaking in antibiotic so-
lution is often applied to decrease the infections rate. Re-
cent research include the antibiotic attachment to prosthe-
ses via ionic interactions, apart from the physical adsorp-
tion mentioned above. These protection methods, however,
lack the efficiency because of the short-lived therapeutic
effect off prostheses - attached antibiotic, resulting from the
lack of stability of the bonds (Kinney 1991, Gahtan 1995,
Haverich, 1998).
Main aim of our work was to verify the possibility of durable
covalent amikacin binding to different types of polyesther
vascular prostheses to obtain their long-lasting antibacte-
rial properties.
Antibiotic immobilization on biomaterials was performed
according to a method described in our Patent pending No
958934 (Ginalska 2003). Polyesther vascular prostheses
chosen for experiments were sealed with gelatin or colla-
gen due to producer's preferences. Amount of amikacin
bound to the biomaterials, immobilization yield and level of
antibiotic elution to buffer was estimated by spectrophoto-
metric method with phthaldialdehyde (Frutos Cabanillas
2000) modified and optimized for our experiments. The re-
sults are presented in TABLE I. It was found that amikacin
attaches to all tested vascular prostheses, however the im-
mobilization yields and bound antibiotic amounts are the
highest in case of gelatin-sealed biomaterials.
Next experiment showed that the antibiotic is bound via three
types of interactions: physical (adsorption), ionic and cova-
lent bonds. The percentage of particular interactions was
estimated on base of the prostheses shaking in destille water
(removal of antibiotic attached by physical adsorption) and
in solutions of NaCl in concentrations equal to ionic strengths
previously determined for particular biomaterials (ionic in-
teractions removal) TABELE II.
The experiment showed that the highest amount of antibi-
otic (77,3-89,6% of total amount) is covalently bound to pros-
theses. The durability of covalent bound between amikacin
and different biomaterials types was tested by prostheses
shaking in buffered saline solution (PBS) for 30 days. The
prostheses soaked in antibiotic solution served as control.
Low level of antibiotic elution from prostheses (2-3%) in
comparison with control prostheses (50-100%) was ob-
served, indicating the stability of created covalent bonds
(FIG.1). In further research the bactericidal effect of immo-
bilized amikacin against E. coli strain was tested. It was
found that, on base of obtained results (TABLE III) that all
types of amikacin-modified prostheses inhibited the growth
of tested bacterial strain, in contrary to antibiotic-soaked
control prostheses. Only in case of Gelsoft (modified by pro-
ducer for ionic rifampicin attachment), the bactericidal ef-
fect was observed also for central prosthesis.
To sum up: the possibility of covalent immobilization of
amikacin to different types of vascular prostheses was
shown. The best immobilization results were obtained for
gelatin-sealed biomaterials. All antibiotic-modified prosthe-
ses retain their bactericidal properties for least 30 days what
may allow for sufficient protection against perioperative graft
infections.

pokrywane s¹ przez producentów bia³kami (kolagen, ¿ela-
tyna, albumina) celem nadania im odpowiedniej szczelno-
�ci oraz zmniejszenia ryzyka szybkiej elucji antybiotyku z
ich powierzchni.
Powa¿nym problemem przy wykorzystaniu syntetycznych
protez naczyniowych jest wystêpowanie pooperacyjnych
powik³añ infekcyjnych czêsto o charakterze �miertelnym.
Obecnie w celu zmniejszenia ryzyka zaka¿eñ stosuje siê
nas¹czanie protez antybiotykami. Dotychczasowe badania
oprócz wymienionej powy¿ej adsorpcji biernej obejmuj¹
tak¿e po³¹czenia o charakterze jonowym. Ten sposób ochro-
ny jest jednak ma³o skuteczny ze wzglêdu na brak stabilno-
�ci tego typu wi¹zañ powsta³ych pomiêdzy lekiem a bioma-
teria³em i w zwi¹zku z tym krótkotrwa³ym efektem leczni-
czym antybiotyku (Kinney 1991, Gahtan 1995, Haverich,
1998).
G³ównym celem naszej pracy by³o sprawdzenie mo¿liwo-
�ci kowalencyjnego (trwa³ego) wi¹zania amikacyny do ró¿-
nych typów poliestrowych protez naczyniowych oraz nada-
nie im d³ugotrwa³ych w³a�ciwo�ci antybakteryjnych.
Unieruchomianie amikacyny z biomateria³em przeprowa-
dzono w oparciu o metodê opisan¹ w zg³oszeniu patento-
wym Nr P958934 naszego autorstwa (Ginalska 2003). Do
badañ wybrano komercyjne protezy naczyniowe wykona-
ne z poliestru powlekane w zale¿no�ci od producenta ¿ela-
tyn¹ b¹d� kolagenem. Ilo�æ amikacyny zwi¹zanej do po-
szczególnych biomateria³ów, wydajno�æ procesu immobili-
zacji oraz poziom elucji antybiotyku do buforu okre�lono
metod¹ spektrofotometryczn¹ z dialdehydem ftalowym (Fru-
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Stê¿ enie amikacyny 

Concentration 
of amikacin 

[mg/ml] 
 

B 1,84 1,76 1,51 1,41 1,92 

Wydajno�æ immobilizacji 
Immobilization yield 

[%] 
14,4 18,1 30,0 35,6 23,2 

Amikacyna zwi¹zana z 
protez¹ 

Amikacin bound to 
prosthesis 

[mg/g] 

2,48 3,12 5,12 6,24 4,64 

A- concentration of amikacin before immobilization, B- concentration of amikacin 
after immobilization 

 TABELA I. Rezultaty immobilizacji amikacyny na
poliestrowych protezach naczyniowych.
TABLE I. Results of amikacin immobilization on
vascular prostheses.
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Ilo�æ amikacyny zwi¹zanej adsorpcyjnie 
Amount of amikacin bound by physical adsorption 

4,4 7,4 2,5 7,3 7,7 

Ilo�æ amikacyny zwi¹zanej jonowo 
Amount of ionically bound amikacin 

18,3 13,3 14,2 8,1 2,7 

Ilo�æ amikacyny zwi¹zanej kowalencyjnie 
Ilo�æ amikacyny zwi¹zanej kowalencyjnie 
Amount of covalently bound amikacin 

77,3 79,3 83,3 84,6 89,6 

 TABELA II. Procentowy udzia³ ró¿nych typów
wi¹zañ utworzonych pomiêdzy amikacyn¹ i
protez¹.
TABLE II. Percentage of different types of
amikacin-prosthesis bonds.
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tos Cabanillas 2000) zmodyfikowan¹ i zoptymalizowan¹
przez nas do potrzeb eksperymentu. Uzyskane wyniki przed-
stawia TABELA I. Stwierdzono, ¿e amikacyna immobilizuje
siê na wszystkich typach testowanych protez naczyniowych,
jednak w przypadku biomateria³ów ¿elatynowanych poziom
wydajno�ci procesu i ilo�æ zwi¹zanego antybiotyku jest naj-
wy¿sza. W kolejnym eksperymencie stwierdzono, ¿e w im-
mobilizacji leku bior¹ udzia³ trzy typy oddzia³ywañ: fizyczne
(adsorpcja), jonowe i kowalencyjne. Udzia³ poszczególnych
typów wi¹zañ utworzonych pomiêdzy antybiotykiem a pro-
tez¹ sprawdzono poprzez wytrz¹sanie ró¿nych typów pro-
tez w wodzie destylowanej (adsorpcja bierna) i roztworach
NaCl o stê¿eniach zgodnych z wcze�niej wyznaczonymi
si³ami jonowymi dla poszczególnych biomateria³ów (wi¹za-
nia jonowe) TABELA II.
Eksperymentalnie wykazano, i¿ najwiêkszy procentowy
udzia³ w wi¹zaniu antybiotyku odgrywaj¹ wi¹zania kowa-
lencyjne (77,3-89,6 %). Trwa³o�æ wi¹zañ kowalencyjnych
utworzonych pomiêdzy ró¿nymi typami biomateria³ów a
amikacyn¹ badano poprzez wytrz¹sanie protez w buforo-
wanym roztworze soli (PBS) w czasie 30 dni. Kontrole sta-
nowi³y protezy nas¹czane antybiotykiem. Stwierdzono ni-
ski poziom elucji antybiotyku z protez eksperymentalnych
(2-3%) w porównaniu do protez kontrolnych (50-100%) co
�wiadczy o stabilno�ci utworzonego wi¹zania kowalencyj-
nego  (RYS.1). W dalszym etapie badañ sprawdzano dzia-
³anie bakteriobójcze unieruchomionej amikacyny wobec
szczepu E.coli. Na podstawie uzyskanych wyników (TABE-
LA III) stwierdzono zahamowanie wzrostu testowanego
szczepu bakterii wobec wszystkich typów biomateria³ów mo-
dyfikowanych amikacyn¹, w przeciwieñstwie do protez na-
s¹czanych antybiotykiem. Tylko w przypadku protezy Gel-
soft, która przez producenta przygotowywana jest do wi¹-
zania jonowego rifampicyny efekt bakteriobójczy uzyskano
równie¿ dla protezy kontrolnej.
Reasumuj¹c: Wykazano mo¿liwo�æ wi¹zania kowalencyj-
nego amikacyny do ró¿nych typów protez naczyniowych.
Najlepsze efekty wi¹zania uzyskano dla biomateria³ów po-
wlekanych ¿elatyn¹. Wszystkie modyfikowane antybioty-
kiem protezy zachowuj¹ w³a�ciwo�ci bakteriobójcze przez
okres co najmniej 30 dni przez co mog¹ stanowiæ wystar-
czaj¹c¹ ochronê przed zaka¿eniami oko³ooperacyjnymi.
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RYS. 1. Uwalnianie amikacyny z protez
naczyniowych wytrz¹sanych przez 30 dni w PBS
w temp. 37OC.
FIG. 1. Release of amikacin from vascular
prostheses during 30 days of continuous shaking
in PBS at 37OC.

 
Rodzaj protezy 

Type of prosthesis 
Strefy zahamowania wzrostu 

Inhibition Zone Diemeters (mm) 
Hemashield 

GoldTM (Bost. 
Scient.) 

WovexTM (Bard) 
 

 
Gelsoft TM 

(Vascutek) 
 

Uni-Graft ® DV 
straight (Braun) 

 
Tricogel® 
(Tricomed) 

 
 

Kontrola / Control 
Proteza modyfikowana / 

Modified prosthesis 
Kontrola / Control 

Proteza modyfikowana / 
Modified prosthesis  
Kontrola / Control 

Proteza modyfikowana / 
Modified prosthesis  
Kontrola / Control 

Proteza modyfikowana / 
Modified prosthesis  
Kontrola / Control 

Proteza modyfikowana / 
Modified prosthesis  

0 
26 ± 0,0 

 
0 

28 ± 0,0 
 

16 ± 0,1 
23 ± 0,2 

 
0 

23 ± 0,0 
 
0 

26 ± 0,2 
 

Kontrola- protezy nas¹czane roztworem 
amikacyny  

Control - prosthesis soaked with amikacin 

solution  
Proteza modifikowana- proteza po 

kowalencyjnej immobilizacji amikacyn¹ 

Modified-prosthesis � prosthesis modified by 
covalent amikacin immobilization 

 

TABELA III. Strefy zahamowania wzrostu
wyznaczone dla amikacyny zimmobilizowanej z
protezami.
TABLE III. Inhibition zones E.coli growth as a
function of biological activity of amikacin
immobilized on prostheses.
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Introduction

Poly(e-caprolactone) is being tested as a substrate for
manufacturing biodegradable, porous structures (scaffolds)
to be used in tissue engineering, e.g. for bone tissue regen-
eration [1,2]. Due to the low thermal resistance of PCL (melt-
ing temperature of 55-60oC) and because of the necessity
of sterilizing three-dimensional, porous structures, applica-
tion of ionizing radiation seems to be method of choice for
sterilization of such scaffolds. Efficient and rational applica-
tion of radiation technique in sterilization and modification
of PCL-based biomaterials requires the mechanism of ra-
diation-induced transformations in this polymer to be known
in some detail. The aim of our work was to find out whether
irradiation of PCL leads mainly to degradation or to cross-
linking resulting in an increase in average molecular weight
and to follow the influence of irradiation on the mechanical
strength of the polymer. We also planned preliminary tests
to assess the influence of irradiation on PCL biocompatibility.

Materials and methods

Poly(e-caprolactone) (Aldrich, nominal Mw = 80 kDa),
was purified by precipitation with water from acetone solu-
tion. Samples were subjected to ionizing radiation in the
solid state at R.T., with free access of air or in gas-tight
vessels after purging with argon in the molten state and
subsequent cooling. Weight-average molecular weights
were measured by static laser light scattering (Brookhaven
Instruments, BI-200SM). Gel fractions were determined
gravimetrically after removing the sol fraction by extraction
with tetrahydrofurane. Mechanical properties were meas-
ured with an Instron 5566 machine. In preliminary biologi-
cal tests, PCL samples were sterilized by two methods: ir-
radiation with a dose of 25 kGy or immersion for 2 h in 10%
solution of an antibiotic-antimycotic (Gibco, 1000 u/ml peni-
cillin G sodium, 1000 µg/ml streptomycin sulphate, 2,5 µg/
ml amphotericin B). Subsequently, vitality of human
osteoblasts in contact with PCL samples sterilized by each
method has been assessed. The cells were cultured for 7
days and the vitality was determined by XTT test [3].

Results

 Changes in weight-average molecular weight of PCL as
a function of absorbed dose are shown in FIG.1, while FIG.2
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Wstêp

Poli(e-kaprolakton) (PCL) jest badany pod k¹tem przydat-
no�ci do wytwarzania biodegradowalnych, porowatych struk-
tur do zastosowania w in¿ynierii tkankowej, np. do odbudo-
wy tkanki kostnej [1,2]. Z uwagi na nisk¹ odporno�æ termicz-
n¹ (temperatura topnienia 55-60oC), a tak¿e konieczno�æ
sterylizacji przestrzennych, porowatych kszta³tek, optymal-
n¹ metod¹ sterylizacji PCL wydaje siê zastosowanie promie-
niowania jonizuj¹cego. Aby skutecznie, racjonalnie modyfi-
kowaæ i sterylizowaæ biomateria³y zawieraj¹ce PCL za po-
moc¹ techniki radiacyjnej, niezbêdne jest poznanie mecha-
nizmu przemian, jakim ulega ten polimer pod wp³ywem pro-
mieniowania. Celem tej pracy by³o stwierdzenie, czy domi-
nuj¹cym skutkiem napromieniania PCL jest degradacja, czy
sieciowanie prowadz¹ce do wzrostu �redniego ciê¿aru cz¹-
steczkowego, zbadanie wp³ywu napromieniania na wytrzy-
ma³o�æ mechaniczn¹ polimeru oraz przeprowadzenie wstêp-
nych testów biozgodno�ci napromienionego PCL.

Materia³ i metody

Poli(e-kaprolakton) (Aldrich, nominalny Mw=80 kDa),
oczyszczano poprzez wytr¹cenie wod¹ z roztworu w ace-
tonie. Próbki poddawano dzia³aniu promieniowania jonizu-
j¹cego w temperaturze pokojowej, z dostêpem powietrza
lub szczelnie zamkniête po uprzednim usuniêciu powietrza
poprzez przedmuchiwanie stopionego PCL argonem. Wa-
gowo �rednie ciê¿ary cz¹steczkowe oznaczano metod¹ sta-
tycznego rozpraszania �wiat³a laserowego (Brookhaven
Instruments, BI-200SM). Frakcjê ¿elow¹ mierzono grawi-
metrycznie po uprzednim usuniêciu frakcji zolowej poprzez
ekstrakcjê tetrahydrofuranem. Pomiary wytrzyma³o�ciowe
wykonano za pomoc¹ urz¹dzenia Instron 5566. We wstêp-
nych badaniach biologicznych próbki polimeru podano ste-
rylizacji dwiema metodami: radiacyjn¹ (poprzez napromie-
nienie dawk¹ 25 kGy) oraz poprzez zanurzenie na 2 h w
10% roztworze antybiotyku-antymikotyku (Gibco, 1000 u/
ml penicillin G sodium, 1000 µg/ml streptomycin sulphate,
2,5 µg/ml amphotericin B). Nastêpnie badano ¿ywotno�æ
ludzkich osteoblastów w kontakcie z PCL sterylizowanym
obiema metodami. Komórki hodowano przez 7 dni, a ich
prze¿ywalno�æ badano za pomoc¹ testu XTT [3].

Wyniki

Zmiany wagowo �rednich ciê¿arów cz¹steczkowych PCL
w funkcji zaabsorbowanej dawki promieniowania jonizuj¹-
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illustrates the formation of gel (cross-linked) fraction at high
doses.
Changes in compression strength of PCL caused by irra-
diation are shown in TABLE 1.
FIG.3 illustrates the vitality of osteoblasts in contact with
PCL sterilized by two methods: irradiation and treatment
with an antibiotic.

Discussion

The values of weight-average molecular weight of PCL
increase with absorbed dose. This indicates that cross-link-
ing is the dominating process induced by irradiation. Effi-
ciency of this process is somewhat higher when the poly-
mer is irradiated in the absence of air, since the presence
of oxygen promotes competing degradation reactions.
Irradiation of PCL with high doses leads to the formation of
insoluble, cross-linked (gel) fraction. Gel formation is more
efficient for irradiation in the absence of air. This is expressed
by a lower gelation dose (88 kGy compared to 94 kGy for
samples irradiated in the presence of oxygen) and higher
gel fractions at equal absorbed doses. Even at the highest

cego s¹ pokazane na RYS.1, natomiast RYS.2 przedsta-
wia powstawanie frakcji usieciowanej (¿elowej) przy wyso-
kich dawkach promieniowania.
 W TABELI 1 przestawiono zmiany wytrzyma³o�ci PCL na
�ciskanie wywo³ane napromienianiem.
RYS.3 ilustruje prze¿ywalno�æ osteoblastów w kontakcie z
PCL sterylizowanym dwiema metodami: radiacyjn¹ i z u¿y-
ciem antybiotyku.

Dyskusja

Pomiary zmian wagowo �rednich ciê¿arów cz¹steczko-
wych PCL wskazuj¹, ¿e warto�ci tego parametru rosn¹ wraz
z zaabsorbowan¹ dawk¹ promieniowania, a zatem domi-
nuj¹cym procesem towarzysz¹cym napromienianiu PCL jest

TABELA 1. Warto�ci modu³u Younga dla
nienapromienionych i napromienionych litych
próbek PCL (napromienianie w obecno�ci
powietrza).
TABLE 1. Values of Young's modulus in
compression tests on non-irradiated and
irradiated solid PCL samples (irradiation was
performed in the presence of air).

DAWKA 

ABSORBED DOSE 
 

kGy 

MODU£ ELASTYCZNO�CI  
(test na �ciskanie) 

COMPRESSIVE ELASTIC 
MODULUS MPa 

0 156 

20 170 

280 191 

 

RYS. 1. Zmiany wagowo �redniego ciê¿aru
cz¹steczkowego PCL w funkcji dawki
zaabsorbowanego promieniowania jonizuj¹cego,
dla próbek napromienianych w obecno�ci i w
nieobecno�ci powietrza.
FIG. 1. Changes in weight-average molecular
weight of PCL as a function of absorbed dose of
ionizing radiation, for samples irradiated in the
presence and absence of air.
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RYS. 2. Udzia³ frakcji ¿elowej PCL w zale¿no�ci
od zaabsorbowanej dawki promieniowania
jonizuj¹cego, dla próbek napromienianych w
obecno�ci i w nieobecno�ci powietrza.
FIG. 2. Gel fraction of PCL as a function of
absorbed dose of ionizing radiation, for samples
irradiated in the presence and absence of air.
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RYS. 3. ¯ywotno�æ osteoblastów w kontakcie z
PCL sterylizowanym dwiema metodami, oceniana
za pomoc¹ testu XTT wzglêdem wzorcowej
powierzchni polistyrenowej (TCPS).
FIG. 3. Vitality of osteoblasts in contact with PCL
sterilized by two methods, determined by XTT test
in relation to a standard polystyrene surface
(TCPS).
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doses applied, the gel fraction does not exceed 60%, thus
there is a considerable fraction of unbound, single polymer
chains left in the system. This can be explained as a result
of cross-linking and degradation reactions taking place side-
by-side. A factor that may also contribute is a high fraction
of crystalline phase in solid PCL, where the cross-linking is
expected to be much less efficient than in the amorphous
phase.
An important result of the dominance of cross-linking over
chain scission during irradiation of PCL is the lack of dete-
rioration in mechanical properties. The latter effect is fre-
quently encountered for other polymers, being a serious
obstacle to their radiation sterilization. As expected, in the
case of PCL there is even some increase in mechanical
strength with increasing dose. One should mention that the
mechanical tests described here were performed directly
after irradiation. As a result of post-effect, described in more
detail in the following paper, the properties of irradiated PCL
samples may undergo some changes during long-term stor-
age.
Initial tests aimed at assessment of the irradiation influence
on biocompatibility of PCL indicate that vitality of osteoblasts
in contact with PCL sterilized by both methods, irradiation
and antibiotics, is comparable. If we assume that the con-
tact with antibiotics in solution has no marked influence on
the chemical and physical structure of the polymer (i.e. that
the sample sterilized with antibiotics is equivalent to non-
irradiated PCL), the obtained results show no significant
decrease in biocompatibility due to radiation sterilization.

Conclusions

The main effect of irradiation on poly(e-caprolactone) is
intermolecular cross-linking leading to an increase in aver-
age molecular weight and, at sufficiently high doses, to the
formation of three-dimensional network of covalently bound
chains (gel). As a result, an increase in mechanical strength
of PCL is observed.
Radiation sterilization does not lead to significant decrease
in biocompatibility of PCL.
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sieciowanie. Efektywno�æ tego procesu jest nieco wy¿sza,
je�li polimer jest napromieniany bez dostêpu powietrza,
poniewa¿ obecno�æ tlenu sprzyja wystêpowaniu konkuren-
cyjnych wzglêdem sieciowania reakcji degradacji.
Napromienienie PCL wysokimi dawkami prowadzi do wy-
tworzenia frakcji usieciowanej (¿elowej). Tworzenie ¿elu jest
nieco bardziej efektywne przy napromienianiu bez dostêpu
powietrza, co przejawia siê ni¿sz¹ warto�ci¹ dawki ¿elowa-
nia (88 kGy wobec 94 kGy dla próbek napromienianych w
obecno�ci tlenu) oraz wy¿sz¹ zawarto�ci¹ frakcji ¿elowej
przy poch³oniêciu jednakowych dawek. Nawet przy najwy¿-
szych zastosowanych dawkach udzia³ frakcji ¿elowej nie
przekracza 60%, a zatem w uk³adzie pozostaje znaczna
liczba ³añcuchów nie zwi¹zanych w sieæ. Mo¿na to inter-
pretowaæ jako wynik jednoczesnego zachodzenia reakcji
sieciowania i degradacji w badanym uk³adzie oraz znacz-
nego udzia³u w sta³ym PCL frakcji krystalicznej, w obrêbie
której sieciowanie jest mniej efektywne ni¿ we frakcji amor-
ficznej.
Wa¿nym praktycznym skutkiem przewagi procesów siecio-
wania nad degradacj¹ podczas napromieniania PCL jest
fakt, ¿e nie nastêpuje pogorszenie w³a�ciwo�ci mechanicz-
nych materia³u, czêsto obserwowane dla wielu innych poli-
merów i ograniczaj¹ce mo¿liwo�æ ich radiacyjnej steryliza-
cji. Zgodnie z oczekiwaniem, wskutek sieciowania obser-
wuje siê nawet pewien wzrost wytrzyma³o�ci w funkcji za-
absorbowanej dawki promieniowania. Nale¿y zaznaczyæ,
¿e opisane tu pomiary wytrzyma³o�ciowe wykonano bez-
po�rednio po napromienieniu próbek. Wskutek efektu na-
stêpczego, którego istnienie sygnalizujemy w kolejnym ar-
tykule, w³a�ciwo�ci napromienionych próbek mog¹ ulegaæ
pewnym zmianom w czasie ich przechowywania.
Wstêpne badania maj¹ce na celu ocenê wp³ywu steryliza-
cji radiacyjnej na biozgodno�æ PCL wykaza³y, ¿e prze¿y-
walno�æ osteoblastów w kontakcie z PCL sterylizowanym
obiema metodami, radiacyjn¹ i z u¿yciem antybiotyku, jest
porównywalna. Je�li za³o¿yæ, ¿e kontakt PCL z roztworem
antybiotyku nie wp³ywa w znacz¹cy sposób na chemiczn¹ i
fizyczn¹ budowê polimeru, czyli ¿e próbka sterylizowana t¹
metod¹ mo¿e byæ uto¿samiana z wyj�ciowym PCL, wyniki
przeprowadzonego wstêpnego testu wskazuj¹, ¿e steryli-
zacja radiacyjna nie prowadzi do istotnego pogorszenia bio-
zgodno�ci.

Wnioski

Dominuj¹cym skutkiem napromieniania poli(e-kaprolak-
tonu) jest sieciowanie miêdzycz¹steczkowe prowadz¹ce do
wzrostu �redniego ciê¿aru cz¹steczkowego, a przy odpo-
wiednio du¿ych dawkach do utworzenia przestrzennej sie-
ci ³añcuchów po³¹czonych ze sob¹ wi¹zaniami kowalencyj-
nymi (¿el). W wyniku tych procesów, napromienianie po-
woduje wzrost wytrzyma³o�ci mechanicznej PCL.
Sterylizacja radiacyjna nie prowadzi do istotnego pogorsze-
nia biozgodno�ci PCL.
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Introduction

In the manufacturing process of porous polymeric struc-
tures for biomedical applications based on poly(e-
caprolactone) - PCL, the use of ionizing radiation is consid-
ered for sterilization. As described in the preceding paper,
irradiation of PCL causes changes in molecular structure of
this polymer due to the reactions of radiation-generated free
radicals. It is expected that in solid PCL not all radicals de-
cay immediately after the irradiation is terminated. Some
part of radicals may be trapped in crystalline regions of the
polymer and decay (react) very slowly, in hours or even
days after irradiation. Because of that, molecular structure
and some properties of the product may undergo changes
at a similar time scale ("post-effect"). Therefore, the prop-
erties of PCL stored for a long time after irradiation may be
different from the properties observed just after radiation
processing. Radiation-induced post-effect in PCL has not
yet been described, despite the fact that such phenomena
are known in other polymers, e.g. polypropylene [1,2].
The aim of this work was to prove the existence of radia-
tion-induced post-effect in solid PCL, to confirm that this
effect is caused, at least in part, by the existence of trapped
(long-lived) polymer radicals and to conduct preliminary bio-
logical tests on the influence of post-effect on the
biocompatibility of irradiated PCL.

Materials and methods

Poly(e-caprolactone) (Aldrich, nominal Mw=80 kDa), was
purified by precipitation with water from acetone solution.
Samples were subjected to ionizing radiation at R.T. in the
presence of air, unless stated otherwise. Intrinsic viscosities
of PCL in tetrahydrofurane were determined at 25.0 oC with
an Ubbelohde viscometer (AVS-310, Schott Geräte). Vital-
ity of human osteoblasts was tested in contact with PCL
stored (at R.T. in the presence of air) for various periods of
time after irradiation. The cells were cultured for 7 days and
the vitality was determined by XTT test. Data on the decay
of transient products formed by the radiolysis of molten PCL
were obtained by pulse radiolysis with spectrophotometric
detection [3].
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KATARZYNA FILIPCZAK*, MAGDALENA WO�NIAK*,
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Wstêp

W procesie wytwarzania porowatych struktur z poli(e-
kaprolaktonu) - PCL - przeznaczonych do zastosowañ bio-
medycznych, rozwa¿a siê wykorzystanie sterylizacji radia-
cyjnej. Napromienianie PCL powoduje opisane w poprzed-
nim artykule zmiany struktury cz¹steczkowej polimeru wsku-
tek reakcji wolnych rodników generowanych pod wp³ywem
promieniowania. Je�li napromienimy w celu sterylizacji
materia³ zawieraj¹cy sta³y PCL, mo¿na oczekiwaæ, ¿e nie
wszystkie wygenerowane rodniki zanikn¹ bezpo�rednio po
napromienieniu. Czê�æ z nich mo¿e byæ pu³apkowana w
obszarach krystalicznych polimeru i zanikaæ (reagowaæ)
bardzo powoli, w czasie wielu godzin, a nawet wielu dni po
napromienieniu. Wskutek tego zjawiska struktura cz¹stecz-
kowa i pewne w³a�ciwo�ci napromienionego produktu mog¹
ulegaæ zmianom w podobnej skali czasowej (tzw. efekt na-
stêpczy), a zatem w³a�ciwo�ci materia³u przechowywane-
go przez d³u¿szy czas po sterylizacji mog¹ siê ró¿niæ od
w³a�ciwo�ci wykazywanych bezpo�rednio po napromienie-
niu. Efekty nastêpcze towarzysz¹ce napromienieniu PCL
nie by³y dotychczas opisane, mimo ¿e analogiczne zjawi-
ska s¹ znane dla innych polimerów, na przyk³ad dla poli-
propylenu [1,2].
Celem pracy by³o wykazanie istnienia efektu nastêpczego
w PCL po napromienieniu w temperaturze pokojowej, po-
twierdzenie, ¿e efekt ten jest zwi¹zany z istnieniem pu³ap-
kowanych (d³ugo ¿yj¹cych) rodników i przeprowadzenie
wstêpnych testów biologicznych maj¹cych wykazaæ, czy
efekt nastêpczy powoduje wyra�ne zmiany biozgodno�ci
materia³u.

Materia³ i metody

Poli(e-kaprolakton) (Aldrich, nominalny Mw=80 kDa),
oczyszczano poprzez wytr¹cenie wod¹ z roztworu w ace-
tonie. Próbki poddawano dzia³aniu promieniowania jonizu-
j¹cego z dostêpem powietrza. Lepko�ci istotne roztworów
PCL w tetrahydrofuranie oznaczano w 25,0 oC za pomoc¹
wiskozymetru Ubbelohde'a (AVS-310, Schott Geräte). Ba-
dano ¿ywotno�æ ludzkich osteoblastów w kontakcie z PCL
o ró¿nym okresie przechowywania (w temperaturze poko-
jowej z dostêpem powietrza) po napromienieniu. Komórki
hodowano przez 7 dni, a ich prze¿ywalno�æ badano za po-
moc¹ testu XTT. Dane dotycz¹ce szybko�ci zaniku przej-
�ciowych produktów radiolizy PCL w stanie stopionym otrzy-
mano metod¹ radiolizy impulsowej z detekcj¹ spektrofoto-
metryczn¹ [3].
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Results

If PCL is irradiated in the molten state, reactions of the
transient radiolysis products are very fast (their half-life is in
the order of a few microseconds, FIG.1) and after a short
time the system attains the final, stable state.
If, however, the same polymer is irradiated in the solid state,
the decay of some of the radicals is very slow, and proper-
ties of PCL change in the course of time after sterilization.
FIG.2 illustrates the changes in intrinsic viscosity of PCL
solutions in tetrahydrofurane, as a function of sample stor-
age time after irradiation. The samples were irradiated and
stored in the solid state at R.T. in the presence of air, and
the solutions were prepared directly before analysis. Intrin-
sic viscosity is a function of the average molecular weight.
Results of osteoblast vitality tests in contact with PCL stored
for various period of time after irradiation are presented in
FIG.3.

Discussion

The average molecular weight of PCL undergoes signifi-
cant changes within 14 days after irradiation. Initially an in-
crease and subsequently a decrease in molecular weight is
observed. This is probably due to the initial domination of
cross-linking reactions and, at a longer time-scale, to the
prevalence of chain scission processes (it should be noted
that in solid, non-irradiated PCL no significant change in
solution viscosity is observed within 14 days of storage).
Preliminary EPR measurements indicate that in fact radi-
cals can be observed in solid PCL after irradiation at R.T.
Their concentration is reduced by ca. 20% in 2 hours after
irradiation by a dose of 28 kGy. These results indicate that
the post-effect observed in irradiated PCL is, at least in part,

Wyniki

Je�li PCL jest napromieniony w stanie stopionym, reakcje
produktów przej�ciowych radiolizy s¹ szybkie (czas po³ów-
kowy ich zaniku jest rzêdu kilku mikrosekund, RYS.1), i po
krótkim czasie uk³ad osi¹ga stabilny stan koñcowy.
 Je�li jednak PCL jest napromieniony w stanie sta³ym, za-
nik wolnych rodników jest bardzo powolny i obserwuje siê
zmiany w³a�ciwo�ci materia³u przechowywanego przez
d³u¿szy czas po sterylizacji.
RYS.2 ilustruje zmiany lepko�ci istotnej roztworów PCL w
tetrahydrofuranie, w funkcji czasu przechowywania próbek
po napromienieniu. Próbki by³y napromienianie i przecho-
wywane z dostêpem powietrza w stanie sta³ym w tempera-
turze pokojowej, a roztwory do pomiarów wiskozymetrycz-
nych by³y wykonywane bezpo�rednio przez wykonaniem
analizy. Lepko�æ istotna jest funkcj¹ �redniego ciê¿aru cz¹-
steczkowego.
 Na RYS.3 przedstawiono wyniki badañ ¿ywotno�ci oste-
oblastów w kontakcie z PCL, dla próbek przechowywanych
przez ró¿ny czas po napromienieniu.

Dyskusja

Ciê¿ar cz¹steczkowy PCL po napromienieniu ulega istot-
nym zmianom w ci¹gu 14 dni od napromienienia - pocz¹t-
kowo obserwuje siê wzrost, a nastêpnie spadek warto�ci
tego parametru, co mo¿e wskazywaæ na pocz¹tkow¹ do-
minacjê reakcji sieciowania, a nastêpnie degradacji (nale-
¿y zaznaczyæ, ¿e przy przechowywaniu sta³ego, nie napro-
mienionego PCL przez 14 dni nie obserwuje siê zmian lep-
ko�ci roztworów). Wstêpne pomiary wykonane metod¹ EPR
wykaza³y, ¿e istotnie po napromienieniu w temperaturze
pokojowej w PCL obserwuje siê wolne rodniki. Po 2 godzi-
nach od napromienienia dawk¹ 28 kGy ich stê¿enie zmniej-
sza siê o oko³o 20%. Otrzymane wyniki wskazuj¹, ¿e mo¿-
na istotnie wi¹zaæ wystêpowanie efektu nastêpczego w PCL
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RYS. 1. Kinetyka zaniku przej�ciowych produktów
radiolizy PCL po impulsowym napromienieniu
dawk¹ 50 Gy odtlenionego, stopionego polimeru
w temperaturze 60oC. Absorbancja przy l=295 nm
w funkcji czasu.
FIG. 1. Decay kinetics of transient reactive species
after pulse-irradiation of deoxygenated, molten
PCL at 60oC with a dose of 50 Gy. Absorbance at
l=295 nm as a function of time after pulse.
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RYS. 2. Zale¿no�æ
lepko�ci istotnej roz-
tworów PCL w
tetrahydrofuranie w
temperaturze 25,0°C od
czasu przechowywania
próbek polimeru po
napromienieniu. Próbki
napromieniano i prze-
chowywano w stanie
sta³ym w temperaturze
pokojowej, z dostêpem
powietrza. Dawka 15
kGy.
FIG. 2. Intrinsic visco-
sity of PCL in
tetrahydrofurane at
25.0°C as a function of
sample storage time
after irradiation (dose 15
kGy). Samples were
irradiated and stored in
the solid state, at R.T., in
the presence of air.

RYS. 3. ¯ywotno�æ
osteoblastów w
kontakcie z PCL o
ró¿nym czasie
przechowywania
po napromienieniu,
oceniana za
pomoc¹ testu XTT
w z g l ê d e m
w z o r c o w e j
p o w i e r z c h n i
p o l i s t y r e n o w e j
(TCPS).
FIG. 3. Vitality of
osteoblasts in
contact with PCL
stored for various
period of time after
i r r a d i a t i o n ,
determined by XTT
test in relation to a
s t a n d a r d
p o l y s t y r e n e
surface (TCPS).
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related to the existence of trapped, relatively stable radi-
cals. At the current stage of studies it is not possible, how-
ever, to exclude the presence of other mechanisms caus-
ing slow degradation of PCL after irradiation, e.g. decom-
position of hydroperoxides.
From the practical point of view, it is very important to know
whether the post-effect accompanying radiation steriliza-
tion of PCL-based biomaterials has a pronounced influence
on their biocompatibility. We have performed preliminary
tests on human osteoblasts isolated from bone fragments,
cultivated in contact with radiation-sterilized PCL, while the
period between sterilization and start of the culture was
varied from 10 to 79 days. The obtained results do not indi-
cate any statistically significant difference in vitality of
osteoblasts in contact with PCL of various post-irradiation
storage period, thus there is no indication of any detrimen-
tal influence of post-effect on the PCL biocompatibility. It is
clear that the radiation-induced post-effect is of great im-
portance for the practical possibility of applying radiation
sterilization to PCL-based biomaterials and that the studies
on this phenomenon should be continued.

Conclusions

Irradiation of solid poly(e-caprolatone) is accompanied
by a pronounced post-effect that manifests itself by changes
in average molecular weight in the period of at least 14 days
after radiation treatment. This effect is, at least in part,
caused by trapping of radiation-generated polymer radicals
in crystalline regions of PCL. Preliminary data do not indi-
cate any negative influence of the post-effect on the
biocompatibility of PCL, but there is a need for more de-
tailed studies on this phenomenon before radiation sterili-
zation is applied to PCL-based biomaterials.
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z istnieniem stosunkowo stabilnych wolnych rodników. Na
obecnym etapie badañ nie mo¿na jednak wykluczyæ rów-
nie¿ innych, dodatkowych mechanizmów powoduj¹cych
degradacjê polimeru w d³ugiej skali czasowej, na przyk³ad
poprzez rozk³ad ugrupowañ nadtlenkowych.
Z praktycznego punktu widzenia jest bardzo istotne, czy
towarzysz¹cy sterylizacji radiacyjnej materia³ów wykona-
nych z PCL efekt nastêpczy wp³ywa w zasadniczy sposób
na ich biozgodno�æ. Przeprowadzili�my wstêpne testy ¿y-
wotno�ci ludzkich osteoblastów wyizolowanych z fragmen-
tów ko�ci, hodowanych w kontakcie ze sterylizowanym ra-
diacyjnie PCL, przy czym okres od sterylizacji do rozpoczê-
cia hodowli (trwaj¹cej zawsze 7 dni) by³ ró¿ny i zawiera³ siê
w przedziale od 10 od 79 dni. Otrzymane wyniki nie wyka-
za³y statystycznie istotnych ró¿nic ¿ywotno�ci komórek po-
zostaj¹cych w kontakcie z PCL o ró¿nym czasie przecho-
wywania po napromienieniu, a zatem nie wykaza³y istotne-
go pogorszenia siê biozgodno�ci PCL wskutek efektu na-
stêpczego. Jest oczywiste, ¿e efekt nastêpczy ma bardzo
istotne znaczenie dla praktycznej mo¿liwo�ci stosowania
sterylizacji radiacyjnej produktów z PCL i badania nad tym
zjawiskiem musz¹ byæ kontynuowane.

Wnioski

Napromienianiu poli(e-kaprolaktonu) w stanie sta³ym to-
warzyszy wyra�ny efekt nastêpczy, przejawiaj¹cy siê w po-
stêpuj¹cych, przez co najmniej 14 dni po napromienieniu,
zmianach ciê¿arów cz¹steczkowych polimeru. Efekt ten jest
przynajmniej czê�ciowo spowodowany pu³apkowaniem
generowanych radiacyjnie rodników polimerowych w obsza-
rach krystalicznych PCL. Wstêpne badania nie wykaza³y
istotnego pogorszenia siê biozgodno�ci PCL wskutek efek-
tu nastêpczego. Jednak w perspektywie stosowania stery-
lizacji radiacyjnej do biomateria³ów zawieraj¹cych PCL wy-
daje siê celowe prowadzenie dalszych badañ nad tym zja-
wiskiem.
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[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),116-117]

Proces tworzenia siê kamieni ¿ó³ciowych w organizmie
ludzkim nie zosta³ do koñca poznany. Wydaje siê, ¿e infor-
macji dotycz¹cych powstawania kamieni mo¿e dostarczyæ
analiza ich budowy. Na powierzchni i na przekrojach nie-
których kamieni mo¿na bowiem zaobserwowaæ charakte-
rystyczne struktury warstwowe w postaci pier�cieni koncen-
trycznych o ró¿nych barwach i sk³adzie chemicznym [1,2].
Powstawanie takich pier�cieni próbuje siê wyja�niaæ w opar-
ciu o teoriê Lieseganga [3], opisuj¹c¹ krystalizowanie siê
periodycznych struktur w warunkach dalekich od równowa-
gi. G³ównymi sk³adnikami chemicznymi kamieni ¿ó³ciowych
s¹: cholesterol, substancje bia³kowe barwniki ¿ó³ciowe (bi-
lirubina) i ich pochodne oraz wêglany wapnia. Spotyka siê
te¿ domieszki nieorganiczne i materia³ pochodzenia biolo-
gicznego (np. bakterie). Od zawarto�ci  g³ównych sk³adni-
ków zale¿y barwa kamienia oraz obecno�æ i uk³ad pier�cie-
ni. Wed³ug jednej z klasyfikacji, stosowanej do celów prak-
tycznych, wyró¿nia siê kamienie bia³e, br¹zowe i czarne
[4]. Kamienie ¿ó³ciowe po wyjêciu z pêcherzyka ¿ó³ciowe-
go pacjenta posiadaj¹ wilgotne j¹dro o niejednorodnej struk-
turze, otoczone warstwa zewnêtrzn¹ (skorup¹) twardniej¹-
c¹ w miarê oddalania siê od j¹dra. W obrêbie skorupy mog¹
wystêpowaæ pier�cienie. Z czasem j¹dro wysycha i w czê-
�ci centralnej kamienia mo¿e utworzyæ siê pusta przestrzeñ.
Dok³adne zbadanie rozmieszczenia przestrzennego sk³ad-
ników kamienia w obrêbie ca³ego kamienia oraz w obrêbie
poszczególnych pier�cieni (okre�lenie mikrostruktury pier-
�cieni) mo¿e przyczyniæ siê do wyja�nienia sposobu for-
mowania siê kamieni. Badania takie powinny obj¹æ, oprócz
analizy chemicznej, analizê rozk³adu przestrzennego ele-
mentów strukturalnych (m.in. obecno�ci i wielko�ci mikro-
kryszta³ów, które mog¹ byæ tworzone przez ró¿ne substan-
cje chemiczne).
Celem naszych badañ by³o okre�lenie ró¿nic w mikrostruk-
turze kamieni ró¿nych typów pod k¹tem analizy elementów
strukturalnych oraz  wykazanie zró¿nicowania przestrzen-
nego w obrêbie tego samego kamienia (pomiêdzy j¹drem,
skorup¹ oraz pier�cieniami skorupy). Wykorzystuj¹c mikro-
skopy si³ atomowych Nanoscope E i Nanoscope IIIa, Ve-
eco, analizowali�my rozmiary elementów strukturalnych
oraz badali�my zwi¹zek pomiêdzy wielko�ci¹ tych elemen-
tów a ich rozmieszczeniem w obrêbie kamieni. Pomiary
wykonywali�my g³ównie w trybie kontaktowym. Badali�my
równie¿ mo¿liwo�ci obrazowania kamieni przy u¿yciu trybu
quasi-niekontaktowego (tapping mode) i wykorzystania try-
bu obrazowania fazowego.
Obrazowanie prowadzili�my dla kamieni �wie¿ych i suchych
bia³ych, br¹zowych i czarnych. Kamienie by³y poddane pro-
cedurze ³upania w celu ods³oniêcia przekroju. Badano po-
wierzchnie przekrojów niezmodyfikowane oraz poddane
obróbce mechanicznej (wyg³adzanie) i chemicznej. Po-
wierzchnie przekroju obrazowano systematycznie od j¹dra
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The mechanism of human gallstones formation has not
been fully understood. Wide analyses of chemical compo-
sition and morphology of the gallstones seem useful to ex-
plain this process. In particular: on the surfaces and cross-
sections of some gallstones characteristic concentric rings
of various colours and chemical composition are observed.
It is supposed that the existence of such ring patterns could
be explained with Liesegang theory [3] of periodic patterns
formation in non-equilibrium conditions.

Human gallstones are composed mainly of cholesterol,
proteins, bile pigments (bilirubin and its derivatives) and
calcium carbonate. Inorganic admixtures and some biologi-
cal material (eg. from bacteria)  are also observed. Differ-
ent colours of the gallstones and the existence of ring pat-
terns result from the proportion of their main chemical com-
ponents. According to one of the gallstone classifications,
used for practical purposes, white, brown and black gall-
stones are distinguished [4]. Gallstones, freshly removed
from a gallbladder, have a damp interior and a hard exter-
nal shell. The structure of the interior is heterogenous. Some-
times, as a result of drying process, the interior may be-
come empty. Coloured rings can be observed in the shell.
Detailed analysis of spatial distribution of the components
in gallstone should include not only chemical, but also micro-
structural investigations (i.e. analyses of structural elements
like microcrystals, their sizes and spatial positions in the
gallstones).
The aim of the presented investigations was to describe
differences in structural elements for various gallstones and
to observe spatial differentiation of the elements within the
same gallstone (differences between the interior and the
shell, including the rings of the shell). The measurements
were performed with atomic force microscopes Nanoscope
E and Nanoscope IIIa, Veeco. We analyzed sizes of struc-
tural elements of the gallstones. The relation between the
structural elements of given sizes and their spatial distribu-
tion within the gallstone was also investigated. We worked
mainly in contact mode, but we also discussed advantages
and disadvantages of using the AFM tapping mode and
phase imaging for gallstones' investigations.
AFM imaging was performed for cross-sections of white,
brown and black gallstones. We used fresh and dry gall-
stones. The surfaces of the cross-sections were non modi-
fied, mechanically modified (polished) and chemically modi-
fied. The images were taken systematically from the interi-
ors of the gallstones to the external parts of the shells. The
results show that the microstructures of gallstones of  vari-
ous types are different. The shells of white gallstones are
more homogenous than the shells of brown gallstones. In
brown gallstones we observe greater amount of shapeless
substance than in white gallstones. Some examples of
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microstructural differentiation within the same gallstone are
presented in FIG.1. Small-sized structural elements are lo-
cated in the interior of the gallstone. Bigger elements oc-
cupy the external part of the shell.
AFM investigations of human gallstones are difficult but fruit-
ful. They lead to deeper understanding the limitations of the
method. We present typical artificial effects that may occur
during imaging rough surfaces of gallstone cross-sections.
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Abstract

Modern laser technologies, including layers depo-
sition method by pulsed laser beam (pulsed laser

do zewnêtrznej warstwy skorupy. Uzyskane wyniki pozwa-
laj¹ stwierdziæ istnienie ró¿nic zarówno pomiêdzy kamie-
niami ró¿nych typów jak i w obrêbie tego samego kamie-
nia. Skorupy kamieni bia³ych s¹ mniej zró¿nicowane pod
wzglêdem strukturalnym ni¿ skorupy kamieni br¹zowych.
W kamieniach br¹zowych wystêpuje wiele substancji bez-

postaciowej. Przyk³ady ró¿nic zaobserwowanych kamie-
nia bia³ego przedstawia RYS.1:  w obrêbie ciemnego j¹dra
obserwujemy struktury drobne, wiêksze gromadz¹ siê w
warstwie zewnêtrznej kamienia.
Badanie kamieni ¿ó³ciowych przy pomocy AFM stwarza trud-
no�ci pozwalaj¹ce pog³êbiæ zrozumienie ograniczeñ zasto-
sowanej metody pomiarów. Prezentujemy typowe artefak-
ty, które pojawiaj¹ siê przy obrazowaniu AFM nierównych
powierzchni przekroju kamieni.
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Streszczenie

Nowoczesne technologie laserowe, w tym metoda
osadzania warstw metod¹ laserowej ablacji (pulsed
laser deposition - PLD), s¹ coraz szerzej wykorzysty-
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2.6µm 2.6µm 2.6µm 2.6µm

ciemne   jadro

ciemne   jadro

pierscien   zielony

pierscien   zielony

pierscien    bialo-
pomaranczowo- zielony
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warstwa skorupy

zewnetrzna (biala)
warstwa skorupy

                                                 References

[3] Q. Peng, J.-G. Wu, R.D. Soloway, T.-D. Hu, W.-D. Huang, Y.-Z.
Xu, L.B. Wang, X.F. Li, W.-H. Li, D.-F. Xu, G.-X. Xu, Periodic and
chaotic precipitation phenomena in bile salt system related to gal-
lstone formation, Biospectroscopy, 3, 195 (1997).
[4] O.Kleiner, J.Ramesh, M.Huleihl, B.Cohen, K.Kantarovich, Ch.Le-
vi, B.Polyak, R.S.Marks, J.Mordehai, Z.Cohen, S.Mordechai, A
comparative study of gallstones from children and adults using FTIR
spectroscopy and fluorescence microscopy, BMC Gastroenterolo-
gy 2, 3 (2002).

Pi�miennictwo

[1] X.S.Zhou, G.R.Shen, J.G.Wu, W.H.Li, Y.Z.XU, S.F.Weng,
R.D.Soloway, X.B.Fu, W.Tian, Z.Xu, T.Shen, G.X.Xu, E.Wentrup-
Byrne, A spectroscopic study of pigment gallstones in China, Bio-
spectroscopy,  3, 371 (1997).
[2] A.S.Loginov, S.M.Chebanov, A.V.Peterkov, G.V.Saparin,
S.K.Obyden, P.V.Ivannikov,  Investigation of cholesterol, bilirubin,
and protein distribution in human gallstones by color cathodolumi-
nescence scanning electron microscopy and transmission electron
microscopy, Scanning, 20, 17 (1998).

RYS. 1.  Ró¿nice w mikrostrukturze pasm
wystêpuj¹cych na powierzchni przekroju
kamienia bia³ego.
FIG. 1. Different parts of a cross-section of a white
gallstone imaged with AFM.
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wane we wspó³czesnej technice [1]. Pe³ne opanowa-
nie technologii osadzania warstw wymaga lepszego
zrozumienia zjawisk fizycznych zachodz¹cych pod-
czas procesów absorpcji promieniowania laserowe-
go i ablacji osadzanych materia³ów.
W prezentowanej pracy przedstawiony zostanie wp³yw
warunków procesu, takich jak: d³ugo�æ fali i fluencja
promieniowania laserowego, czêstotliwo�æ pracy la-
sera, temperatura podk³adu, typ materia³ów pod³o¿a,
sk³ad atmosfery reaktywnej i grubo�æ nanoszonych
warstw na ich w³a�ciwo�ci fizyczne. Prezentowane
wyniki bazuj¹ na badaniach osadzania warstw hydrok-
syapatytu (HA) Ca10(PO4)6(OH)2 z wykorzystaniem
lasera ekscymerowego LPX305 firmy LambdaPhysics.
Diagnostyka warstw zosta³a wykonana za pomoc¹
mikroskopu si³ atomowych (AFM).

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),117-119]

D³ugo�æ fali promieniowania laserowego
W przypadku laserów d³ugofalowych (10,6µm÷0,53µm),

zwiêkszenie za� gêsto�ci mocy promieniowania laserowe-
go skutkuje lokalnym wzrostem temperatury elektronowej
plazmy (Te~10÷ 20 eV) i czê�æ materia³u tarczy na granicy
ogniska laserowego, w obszarze o ni¿szej temperaturze,
przyjmuje postaæ fazy ciek³ej i fazy gazowej. W czasie ablacji
pary te ulegaj¹ och³odzeniu i kondensacji, w wyniku czego
na powierzchni osadzanego materia³u pojawiaj¹ siê tzw.
droplety, czyli niepo¿¹dane drobiny pogarszaj¹ce jako�æ
warstwDla krótkofalowych laserów ekscymerowych (ArF:
l=193 nm i F2: l=157 nm), dominuj¹cymi mechanizmami
absorpcji promieniowania laserowego s¹ absorpcja poprzez
poziomy wzbudzone i absorpcja wielofotonowa, nazywane
czêsto wspólnie fotoabsorpcj¹. W przypadku dominacji pod-
czas osadzania warstw procesów fotoabsorpcji i fotoabla-
cji, otrzymuje siê g³adkie warstwy, bez niepo¿¹danych mi-
krodropletów, TABELA  1.

Fluencja promieniowania laserowego
Wp³yw fluencji promieniowania laserowego jest silnie

powi¹zany z innymi parametrami procesu PLD. Zwiêksze-
nie fluencji, niezbêdne dla zachowania sk³adu stechiome-
trycznego nanoszonego materia³u, powoduje wzrost kla-
sycznej absorpcji, co z kolei powoduje wzrost temperatury
plazmy w otoczeniu ogniska laserowego. Na osadzanych
warstwach pojawiaj¹ siê mikrodroplety, nawet przy osadza-
niu warstw promieniowaniem lasera KrF l=0,248 mm).
Zwiêkszenie fluencji promieniowania laserowego powodu-
je równie¿ wzrost szybko�ci ablacji nanoszonego materia-
³u, co przek³ada siê na wzrost szybko�ci osadzania war-
stwy oraz wzrost �redniej energii kinetycznej osadzanych
jonów i atomów. Zwiêkszenie szybko�ci osadzania warstwy
przy zachowaniu niezmienionych pozosta³ych parametrów
termodynamicznych procesu sprzyja nierównowagowemu
wzrostowi warstwy, prowadz¹cemu do jej amorfizacji.
Wzrost �redniej energii jonów prowadzi do lokalnego wzro-
stu temperatury podk³adu i sprzyja równowagowemu wzro-
stowi warstwy [2].

Temperatura podk³adu
Generalnie przyjmuje siê, ¿e osadzana warstwa zaczy-

na odczuwaæ w istotny sposób wp³yw dyfuzji, je¿eli tempe-
ratura podk³adu jest rzêdu 0,3÷0,4 temperatury topnienia
osadzanego materia³u, co w przypadku HAp daje tempera-
turê rzêdu 530÷700 °C. Przy ustalonej temperaturze pod-
k³adu, efektywno�æ oddzia³ywania dyfuzji na sposób wzro-
stu warstwy bêdzie zale¿eæ od energii kinetycznej osadza-
nych cz¹steczek, która z kolei zale¿y od d³ugo�ci fali lasera
i fluencji promieniowania laserowego. Przy osadzaniu
warstw z HAp laserem typu Nd:YAG ( l=1,06 mm), zaob-

deposition) (PLD) are widely applied [1]. For full con-
trol of deposition technology, better knowledge of
physical conditions during absorption of laser radia-
tion and ablation of analysed materials is needed.
This paper presents influence of process conditions
like wavelength and fluence of laser beam radiation,
laser repetition rate, substrate temperature, target
material type, reactive atmosphere composition and
thickness of deposited layers, on their physical prop-
erties. The presented results are obtained during ex-
amination of hydroxyapatite (HA) Ca10(PO4)6(OH)2 lay-
ers, deposited by LPX305 excimer laser of Lambda
Physics. A surface topography was measured by
atomic force microscope (AFM).

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),117-119]

Laser radiation wavelength
For long-wavelength lasers (10.6 µm÷0.53 µm) increase

in laser power density causes local increase in electron
plasma temperature (Te~10÷20 eV) and a part of target
material at the laser focus vicinity, in the area of lower tem-
perature, changes into liquid and gas. During vapour abla-
tion, liquid and gas are cooled down and next condensated
in form of undesirable droplets on a deposited surface which
degrade the layer quality. For short-wavelength excimer la-
sers (ArF: l=193 nm and F2:  l=157 nm), absorption through
excitation levels and multi-photon absorption are the domi-
nant absorption mechanisms of laser radiation, frequently
called "photoabsorption". If layer absorption is dominated
by photoabsorption and photoablation, the deposited lay-
ers are smooth, without undesirable microdroplets, TABLE
1.

Laser fluence
Influence of the laser radiation fluence is connected with

other parameters of  the PLD process. Much stronger
fluence, needed to maintain the stoichiometric composition
of the deposited material, enhanced classical absorption,
causing increase in plasma temperature in laser focus vi-
cinity. In consequence, microdroplets appear even for layer
deposited with KrF laser ( l=0.248 µm).
Stronger fluence of laser radiation causes also increase in
ablation rate of the deposited material, next increased depo-
sition rate of the layer and higher average kinetic energy of
deposited ions and atoms. Increase in deposition rate, with
unchanged other thermodynamical parameters, causes a
nonequilibrium layer growth, leading to amorphization of a
deposited film. Higher average ions energy leads to increase
in local temperature of a substrate and equilibrium growth
of layers [2].

Substrate temperature
It is generally assumed that a deposited layer starts to

be substantially influenced by diffusion process if substrate
temperature is of the order of 0.3÷0.4 of melting tempera-
ture of deposited material, i.e. 530÷700°C for HAp. With
constant substrate temperature, the diffusion impact on the
layer growth will be depended on kinetic energy of depos-
ited particles, depending, in turn, on the laser wavelength
and the fluence of laser radiation. During HAp layer deposi-
tion with Nd:YAG laser ( l=1.06 mm), crystallization proc-
ess has been observed already at the temperature of 250°C
[3].

Laser frequency
Increased laser frequency results in increased layer depo-

sition rate, but - unlike in the case of increase in laser fluence
- the energy of particles does not change. The atoms have
a shorter time to find a places with the lowest free energy
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serwowano pocz¹tki krystalizacji ju¿ przy temperaturze
250°C [3].

Czêstotliwo�æ pracy lasera
Zwiêkszenie czêstotliwo�ci pracy lasera powoduje zwiêk-

szenie szybko�ci osadzania warstwy, ale - w odró¿nieniu
od przypadku zwiêkszania fluencji promieniowania lasero-
wego - energia cz¹steczek nie ulega istotnej zmianie. Czas
pozostaj¹cy atomom na zajêcie miejsc o niskiej energii
swobodnej bêdzie krótszy, a narastaj¹ca w sposób war-
stwa bêdzie bardziej podatna na wyst¹pienie ró¿nego ro-
dzaju b³êdów w budowie [1], RYS.2.

Atmosfera w komorze eksperymentalnej
Zderzenia cz¹steczek ekspanduj¹cej plazmy z cz¹stecz-

kami gazu w komorze mog¹ mieæ zarówno charakter zde-
rzeñ sprê¿ystych (wp³ywaj¹cych na zmianê kierunku rozlo-
tu plazmy) jak i niesprê¿ystych (zamiana pocz¹tkowej ener-
gii kinetycznej w energiê termiczn¹). Oddzia³ywania te pro-
wadz¹ do dysypacji energii kinetycznej osadzanych cz¹-
steczek [4], RYS. 2.

Podziêkowania

Praca by³a realizowana w ramach projektów PBZ-KBN-
100/T08/2003 oraz 08/PBZ-KBN-082/T08/2002.

levels, so, the layer structure will be more susceptible to the
appearance of various structure errors, FIG. 2 [1].

Atmosphere in experimental chamber
The collisions of expanding plasma particles with reac-

tive gas particles in a chamber can be elastic collisions (in-
fluencing the direction of plasma expansion) and nonelastic
collisions (conversion of initial kinetic energy of ion parti-
cles into thermal energy). These interactions lead to dissi-
pation of kinetic energy of deposited particles [4] FIG. 2.
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D³ugo�æ fali  
promieniowania 
Laser radiation 

wavelength 

 
Zjawiska fizyczne 
Physical effects 

10,6ìm ÷ 0,53ìm 
(hn: 0,12 ÷ 2,3 

[eV]) 

-dominacja klasycznej absorpcji 
 classical absorption domination 
-temperatura plazmy 10 � 100eV 
 plasma temperature 10 ÷ 100 eV 
-jonizacja zderzeniowa 
 collissional ionization 
- widoczne efekty termiczne (droplety, 
   kratery z wyp³ywem materia³u) 
  visible thermal effects (droplets, crater 
  with outflowing material) 

0,53ìm ÷ 0,248ìm 
(hn: 2,3 ÷ 4,99 

[eV]) 

-absorpcja klasyczna 
  classical absorption 
-absorpcja wielofotonowa 
  multiphoton absorption 
-absorpcja przez poziomy wzbudzone 
  absorption through exited levels 

193nm ÷ 153nm 
(hn: 4,99 ÷ 7,9 

[eV]) 

- absorpcja wielofotonowa 
  multiphoton absorption 
- absorpcja przez poziomy wzbudzone 
   absorption through exited levels 
- temperatura plazmy ~ 1 eV 
  plasma temperature ~ 1 eV 
- jonizacja przez poziomy wzbudzone   
  absorption through exited levels 
- minimalizacja efektów termicznych:  
  brak wyp³ywu materia³u wokó³ krateru  
   thermal effects are minimized: 
craters  with steep walls, without visible 
material   outflow 

- dna kraterów posiada nanostrukturê 
   bottom of craters with nano-structure 

 TABELA 1. Zjawiska zachodz¹ce przy ablacji
ró¿n¹ d³ugo�ci¹ fali promieniowania laserowego.
TABLE  1. Ablation effects connected with
different laser radiation wavelengths.

RYS. 1. Topografia warstwy z HAp na podk³adzie
ze stopu Ti6Al4V (laser ArF, fluencja F@8 J/cm2,
p~3·10-1 mbar), a) f=5Hz, b) f=50 Hz, widoczne
defekty pogorszaj¹ce jako�æ narastaj¹cej
warstwy.
FIG. 1. Topography of z HAp layers on Ti6Al4V
substrate (ArF laser, fluence F@8 J/cm2,  p~3·10-1

mbar), a) f=5 Hz and b) f=50 Hz, visible defects
deteriorating growing layers.

RYS. 2. Formowanie siê plazmy z HAp w ró¿nych
atmosferach: a) p~3·10-5 mbar, b) p~3,5·10-1 mbar,
atmosfera pary wodnej.
FIG. 2. Plasma formation from HAp in different
atmosphere conditions: a) p~3·10-5 mbar and b)
p~3.5·10-1 mbar, water vapour.
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Introduction

In clinical practice, the external fixators are used in the
treatment of complicated fractures and false joints, how-
ever some of the fixator constructions are used for correc-
tion of limb axis and the elongation of limbs. Regardless of
its design, each fixator function is to take over load bearing
from the bone. The mark of contemporary external fixators
are their define stiffness that to ensure the dynamisation of
the bone union site [1,5]. The mechanical properties of the
fixator construction determine the displacement of the frag-
ments of the treated bone and the resultant bone regener-
ate deformity. It is a kind of mechanical signal received by
the tissue cells, which is changed into an appropriate chemi-
cal signal triggering processes of tissue differentiation [2,5,6].

Research goal

The study presented in this paper is aimed to assess the
mechanical properties of composite external unilateral
fixator. This fixator is designed for treatment of lower and
upper long bone fractures. The project of researched com-
posite external fixator has been result from co-operation of
Wroc³aw University of Technology and AGH-UST in Cra-
cow. The main idea of the described fixator is possibility of
change their stiffness in the function of treatment process
time. The change of fixator stiffness allow to adapt fixator
elasticity to changes as of biomechanical properties of tis-
sues that formation and proliferation takes place in the frac-
ture gap [1,4].  In the present external unilateral fixator the
change of stiffness is achieved in a gradual manner on the
way of structural elements separation (FIG.1). Structural
plates elements characterized by original geometry was
made of composite polysulfone with 15 w/o carbon fibres
(PSU/CF). Individual elements of fixator are joining by means
of screws with metrical thread. Elements of external fixator
are connected with bone fragments through screws with
normalized bone thread, made of austenitic steel.

Methodology

The research was based on simulation using the FEM.
For this purpose the authors developed a simplified model
of system: external fixator - bone fragments. The model
consists of external fixator structural elements, bone frag-
ments and bone screws joining of fixator with bone frag-
ments. Distance between bone fragments and external
fixator plate was determined as 10 mm. For the part model-
ling fixator elements that made with composite, the authors
allow for directionally of mechanical properties which are
effect of carbon fibre specific localisation.  The bone frag-
ments were modelled as homogenous cylindrical elements.

ANALIZA SZTYWNO�CI
KOMPOZYTOWEGO
STABILIZATORA KO�CI D£UGICH

J.FILIPIAK*, R.BÊDZIÑSKI*, J.CH£OPEK**

*POLITECHNIKA WROC£AWSKA,
UL £UKASIEWICZA 7/9, 50-371 WROC£AW

**AKADEMIA GÓRNICZO - HUTNICZA,
AL. MICKIEWICZA 30, 30-059 KRAKÓW

JAROS£AW.FILIPIAK@PWR.WROC.PL

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),120-122]

Wprowadzenie

Stabilizatory zewnêtrzne ko�ci d³ugich stosowane s¹ w
praktyce klinicznej przede wszystkim do leczenia skompli-
kowanych z³amañ, a niektóre konstrukcje pozwalaj¹ na
dokonywanie korekcji osi koñczyny, czy te¿ ich wyd³u¿a-
nie. Zadaniem ka¿dego stabilizatora zewnêtrznego jest prze-
jêcie funkcji ko�ci w zakresie przenoszenia obci¹¿eñ, jakie
na ni¹ dzia³aj¹, unieruchomienie od³amów kostnych oraz
zapewnienie dynamizacji miejsca zespolenia od³amów.
Cech¹ wspó³czesnych stabilizatorów jest ich "programowa"
sztywno�æ zapewniaj¹ca dynamizacjê miejsca zespolenia
od³amów, szczególnie w kierunku osiowym [1,5]. W �wietle
doniesieñ literaturowych to w³a�nie przemieszczenia od³a-
mów kostnych, wywo³uj¹ce okre�lony stan odkszta³cenia w
miejscu zespolenia, s¹ jednym z podstawowych bod�ców
decyduj¹cych o przebiegu procesu powstawania i ró¿nico-
wania siê tkanek w szczelinie miêdzyod³amowej [2,5,6 ].

Cel pracy

W prezentowanej pracy dokonano analizy w³a�ciwo�ci
mechanicznych kompozytowego stabilizatora zewnêtrzne-
go, przeznaczonego do leczenia z³amañ ko�ci d³ugich koñ-
czyn górnych i dolnych. Badany stabilizator zewnêtrzny
powsta³ w wyniku wspó³pracy Politechniki Wroc³awskiej i
Akademii Górniczo-Hutniczej w Krakowie. Jest to jedno-
p³aszczyznowy stabilizator typu klamrowego (RYS.1). Sta-
bilizator zaprojektowano tak, aby mo¿liwa by³a zmiana jego
sztywno�ci w czasie procesu leczenia z³amania. Zmiana
sztywno�ci stabilizatora w funkcji czasu, leczenia pozwala
na dostosowanie podatno�ci konstrukcji stabilizatora do
zmieniaj¹cych siê w³a�ciwo�ci biomechanicznych tkanek
rozwijaj¹cych siê w szczelinie z³amania [1,4].
W prezentowanym stabilizatorze zmiana sztywno�ci odby-

RYS. 1. Budowa badanego kompozytowego
stabilizatora zewnêtrznego.
FIG. 1. Structure of the investigated composite
external fixator.
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wa siê w sposób dyskretny, poprzez od³¹czanie kolejnych
elementów konstrukcyjnych (RYS.1). Poszczególne ele-
menty ³¹czone s¹ za po�rednictwem �rub z gwintem me-
trycznym. Elementy konstrukcyjne w postaci p³ytek o spe-
cjalnie zaprojektowanej geometrii zosta³y wykonane z kom-
pozytu na osnowie polisulfonu z dodatkiem 15% w³ókien
wêglowych krótkich FT 300 Torayka (PSU/CF). �ruby ze
znormalizowanym gwintem kostnym wykonane zosta³y ze
stali austenitycznej.

Metoda badañ

Badania prowadzono na drodze symulacji MES. W tym
celu zbudowano model uk³adu: stabilizator - od³amy leczo-
nej ko�ci. Model sk³ada siê z elementów odtwarzaj¹cych
strukturê stabilizatora, �rub kostnych ³¹cz¹cych stabilizator
z od³amami kostnymi. Rozwa¿ano przypadek, gdy stabili-
zator jest oddalony od ko�ci o 10mm. W przypadku ele-
mentów stabilizatora, które wykonane s¹ z kompozytu
uwzglêdniono anizotropowo�æ wynikaj¹c¹ z kierunku u³o-
¿enia w³ókien wêglowych. Od³amy kostne zamodelowano
jako jednorodne elementy rurowe odwzorowuj¹ce trzon
ko�ci d³ugiej (RYS.2). Dla elementów strukturalnych mode-
lu przyjêto nastêpuj¹ce sta³e materia³owe: elementy p³yt-
kowe stabilizatora - E=7.7·103 MPa, n=0.3, �ruby kostne -
E=2.1·105 MPa, n=0.3, od³amy kostne - E=1.8·104MPa,
n=0.3. W obliczeniach rozwa¿ano nastêpuj¹ce przypadki:
(i) stabilizator kompletny, (ii) stabilizator po usuniêciu jed-
nej p³ytki, (iii) stabilizator po usuniêciu dwóch p³ytek (RYS.2).
We wszystkich przypadkach symulowano obci¹¿enie osio-
we, wzd³u¿ osi elementów modeluj¹cych od³amy z³amanej
ko�ci. Obci¹¿enie przyk³adano do koñca jednego z od³a-
mów. Koniec drugiego od³amu by³ utwierdzony. Obliczenia
przeprowadzono dla obci¹¿eñ: 100N, 200N, 300N i 400N.

Wyniki

Na podstawie obliczeñ przeprowadzonych dla rozpatry-
wanych przypadków wyznaczono charakterystyki przedsta-
wiaj¹ce zmiany si³y osiowej F0 w funkcji przemieszczeñ
od³amów z-Fo=f(z) - RYS.3. Korzystaj¹c z tych charaktery-
styk wyznaczono wspó³czynniki sztywno�ci osiowej k0,
(RYS.4) zdefiniowane jako stosunek si³y dzia³aj¹cej w kie-
runku pokrywaj¹cym siê z osi¹ od³amów kostnych do prze-
mieszczenia od³amów kostnych w tym kierunku [3]. Wspó³-
czynniki sztywno�ci s¹ podstawowymi parametrami opisu-
j¹cymi w³a�ciwo�ci mechaniczne stabilizatorów zewnêtrz-
nych ko�ci d³ugich.

For the structural elements of system external fixator - bone
fragments authors chose following material constants: plate
of fixator - E=7.7·103 MPa and n=0.3, bone screws -
E=2.1·105 MPa and n=0.3, bone fragments - E=1.8·104MPa
and n=0.3. In our research we considered three cases: (i)
complete fixator, (ii) fixator after one plate dismantle, (iii)
fixator after two plates dismantle. All models were subjected
to loads simulating the state of axial force Fo of bone frag-
ments in direction z (FIG.2). The force was applied to the
end of one bone fragment. The end of second bone frag-
ment was fixed. The computations involved four different
values of such force, i.e. 100N, 200N, 300N and 400N.

Results

On the basis of computer simulation force - displace-
ment characteristics Fo=f(z) for analysed cases were deter-
mined (FIG.3). On the basis of these characteristics axial
stiffness coefficient k0 were calculated (FIG.4). Axial stiff-
ness k0  was define as the ratio of axial force value to bone
fragments displacement in direction of the applied load [3].
Coefficients of stiffness are principal parameters mechani-
cal properties of long bone external fixators description.
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RYS. 3. Zmiany warto�ci si³y Fo w funkcji
przemieszczenia od³amów kostnych wyznaczone
dla analizowanych konfiguracji stabilizatora.
FIG. 3. Relationship of axial force and bone
fragments displacement for analysed structures
of external fixator.
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RYS. 4. Warto�ci sztywno�ci osiowej ko
wyznaczone dla analizowanych konfiguracji
stabilizatora.
FIG. 4. Values of axial stiffness ko determined for
analysed structures of external fixator.
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RYS. 2. Schemat badanych konfiguracji
stabilizatora oraz sposób obci¹¿ania modelu.
FIG. 2. Schemes of analyzed structure of external
fixator and boundary conditions of the models.
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Podsumowanie

Struktura badanego stabilizatora zewnêtrznego pozwa-
la na uzyskanie dyskretnej zmiany jego sztywno�ci osio-
wej. Gdy mamy do czynienia z kompletnym stabilizatorem,
przypadek (i), sk³adaj¹cym siê z trzech kompozytowych p³y-
tek po³¹czonych ze sob¹, jego sztywno�æ osiowa k0=192
N/mm. Od³¹czenie p³ytki zewnêtrznej, przypadek (ii), po-
woduje obni¿enie warto�ci wspó³czynnika k0 o blisko 9%.
Gdy od konstrukcji stabilizatora zostanie od³¹czona p³ytka
�rodkowa, przypadek (iii), wówczas sztywno�æ stabilizato-
ra osi¹ga warto�æ k0=133 N/mm, co oznacza 24%-owy spa-
dek w porównaniu z przypadkiem (ii) i 31%-owy spadek w
porównaniu ze stabilizatorem kompletnym, sk³adaj¹cym siê
wszystkich trzech p³ytek (i).
Przeprowadzone symulacje numeryczne pokazuj¹, ¿e przy-
jêta koncepcja konstrukcji kompozytowego stabilizatora
zewnêtrznego pozwala na praktyczne zrealizowanie postu-
latu zmiennej sztywno�ci stabilizatora w funkcji czasu le-
czenia z³amania. Warto podkre�liæ, ¿e zastosowanie kom-
pozytu daje wiele korzy�ci istotnych w praktyce klinicznej.
Oprócz uzyskania po¿¹danych charakterystyk mechanicz-
nych stabilizatora, mo¿liwe jest obni¿enie jego masy, a tak-
¿e zwiêksza siê mo¿liwo�æ wykorzystania techniki rentge-
nowskiego obrazowania do oceny postêpu procesu zrostu
kostnego.

WP£YW RODZAJU TLENKU
GLINU NA W£A�CIWO�CI
TWORZYW KORUNDOWYCH
NA NO�NIKI KOMÓREK

ZBIGNIEW JAEGERMANN, S£AWOMIR MICHA£OWSKI,
JOANNA KARA�

INSTYTUT SZK£A I CERAMIKI,
UL. POSTÊPU 9,  02-676 WARSZAWA

BIOCERAMIKA@NEOSTRADA.PL

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),122-124]

Celem prowadzonych prac by³a ocena w³a�ciwo�ci two-
rzyw korundowych otrzymanych z ró¿nych proszków Al2O3
o du¿ej czysto�ci chemicznej, jako materia³ów s³u¿¹cych
do wytwarzania ceramicznych no�ników komórek do za-
stosowania w in¿ynierii tkankowej.

Materia³y i metody

Do przygotowania tworzyw korundowych zastosowano
nastêpuj¹ce surowce (TABELA.1):
- tlenek glinu Al2O3 RA-207LS firmy Alcan Chemicals Euro-

Summary

The design of the investigated composite external fixator
allow achieve a gradual change axial stiffness. When we
analysed the complete fixator - case (i) - its axial stiffness
achieve value  k0=192N/mm. After one plate dismantles,
external plate (ii), value of axial stiffness has decreased
about 9%. When two plates were separated i.e. external
and middle plates (case iii), then axial stiffness achieve value
k0=133 N/mm. This means 24 per cent fall in comparison
with case (ii) and 31 per cent fall in comparison with com-
plete fixator - case (i).
The obtained results clearly show that composite external
fixator idea allow practically execute of postulate variable
of fixator stiffness in the function of treatment process time.
Its very important that application composite material offer
many other essential advantages in medical practice. Aside
from adequate mechanical characteristics of external fixator
is possible reduce of  its weight as well as increase possi-
bility take advantage of X-ray technique to assessment of
the bone fracture healing and callus formation progress.

THE INFLUENCE OF THE TYPE
OF Al2O3 POWDER
ON THE PROPERTIES
OF SINTERED ALUMINA

ZBIGNIEW JAEGERMANN, S£AWOMIR MICHA£OWSKI,
JOANNA KARA�

INSTITUTE OF GLASS AND CERAMICS, BIOCERAMIC DEPARTMENT

9, POSTEPU STREET,  02-676 WARSAW

BIOCERAMIKA@NEOSTRADA.PL

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),122-124]

The goal of present research consisted in evaluation of
properties of alumina materials (based on high-purity Al2O3
powders) for cell culture scaffolds used for bone regenera-
tion by tissue engineering method.

Materials and methods

Alumina materials were prepared using the following
Al2O3 substrates (TABLE 1):
"R" - RA-207LS supplied by Alcan Chemicals
"7" - Nabalox® 713-10 supplied by Nabaltec
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"6" - Nabalox® 625-31 supplied by Nabaltec
Testing samples were formed by uniaxial pressing under
the pressure of 100MPa. Samples were sintered by pres-
sureless single stage in the temperatures of 1600, 1650
and 1700oC with the rate of 300oC/h in high temperature
furnace HT16/18 (Nabertherm). Sintering shrinkage was cal-
culated by comparison of linear dimensions before and af-
ter sintering. Green density and apparent density were de-
termined by geometrical method. Relative density was cal-
culated on the basis of polycrystalline alumina theoretical
density (3,984 g/cm3). Flexural strength was measured by
three-point bending test using "as sintered" samples. For
microstructure observations scanning electron microscope
LEO 1530 (Zeiss) was applied.

Results

The results of our studies show that the green density of
material "6" is very high (2,76 g/cm3) and its shrinkage is
low (TABLE 2), according to bimodal grain size analysis of
this alumina powder (TABLE 2) what provides better pack-
ing of particles during pressing. But only the highest tested
temperature - 1700oC ensures high relative density (close
to 99%). All the other physical properties of tested materi-
als are comparable. Essential differences can be observed
in microstructure of materials, particularly in grain sizes. SEM
observations of microstructure of polished and thermally
etched samples as well as surface of these materials show
that the highest average grain size (5-15mm) characterizes
alumina "R" (FIG.1). It could be connected to high purity
and high reactivity of alumina powder as well as high
sintering temperature, which activates grain growth. Grains
of materials "6' and "7" are divided into two sizes. Smaller
grains have less than 3mm, and bigger ones between 5 and
10mm (FIGs.2 and 3).

pe, oznaczony symbolem "R"
- tlenek glinu Al2O3 Nabalox® 713-10 firmy Nabaltec, ozna-
czony symbolem "7"
- tlenek glinu Al2O3 Nabalox® 625-31 firmy Nabaltec, ozna-
czony symbolem "6"
Próbki do badañ w postaci belek przygotowano metod¹ pra-
sowania jednoosiowego i wypalono w temperaturach 1600,
1650 i 1700oC, z szybko�ci¹ 300oC/h i przetrzymaniem w
temperaturze koñcowej 60 minut. Gêsto�æ pozorn¹ suro-
wych wyprasek oraz gotowych spieków oznaczono meto-
d¹ geometryczn¹, a wytrzyma³o�æ oceniano na podstawie
wyników trójpunktowego zginania. Obserwacje mikrostruk-
tury tworzyw prowadzone by³y przy pomocy mikroskopu
skaningowego.

Omówienie wyników badañ

W przypadku gêsto�ci pozornej wyprasek zwraca uwa-
gê bardzo wysokie zagêszczenie, dochodz¹ce do 2,76 g/
cm3 (69,3% gêsto�ci teoretycznej) dla próbek z tworzywa
"6" (TABELA 2). Spowodowane jest to bimodalnym rozk³a-
dem wielko�ci ziaren proszku, co umo¿liwia lepsze wype³-
nienie przestrzeni w trakcie prasowania. Jednak dopiero

Parametr 
Parameter 

[ ] �R� �7� �6� 

Zawarto�æ Al2O3 

Al2O3 content 
% 99,8 99,7 99,7 

Strata pra¿ enia 
L.O.I 

% 0,2 < 0,5 < 0,3 

Zawarto�æ a- Al2O3 

a- Al2O3 content 
% b.d.* > 95 > 96 

Rozwiniêcie 
powierzchni 

Specific surface 
m2/g 7,5 8,0 5,0 

�rednie ziarno d50 

Medium grain size d50 
mm 0,5 0,7 1,6** 

* - brak danych,    ** - bimodalny rozk³ad wielko�ci ziaren 
* - not available,    ** - bimodal grain size analysis 

 
TABELA 1. W³a�ciwo�ci proszków tlenków glinu
(dane katalogowe producentów).
TABLE 1. Properties of Al2O3 powders
(manufacturer's data).

 

Symbol 
tworzywa 

Symbol 

Gêsto�æ 
pozorna 

wyprasek 

Green 
density  
[g/cm3] 

Temperatura 
wypalania 

Sintering 
temperature 

 

[oC] 

Skurczliwo�æ 
wypalania 

Sintering 
shrinkage 

 
[%] 

Gêsto�æ 
pozorna 

Apparent 

density 

 [g/cm3] 

Gêsto�æ 
wzglêdna 

Relative 
density  

 

[%] 

Wytrzyma³o�æ 
na zginanie 

Compressive 
strength 

 
[MPa] 

1600 15,8 3,88 97,3 282,5 

1650 16,1 3,91 98,1 243,0 �R� 2,31 

1700 16,3 3,93 98,6 229,6 

1600 15,6 3,87 97,1 291,0 

1650 16,1 3,91 98,1 313,2 �7� 2,34 

1700 16,1 3,93 98,6 300,4 

1600 10,3 3,77 94,6 232,0 

1650 11,3 3,91 98,1 296,8 �6� 2,76 

1700 11,6 3,94 98,8 327,1 

TABELA 2. W³a�ciwo�ci fizyczne tworzyw
korundowych.
TABLE 2. Physical properties of alumina
materials.

RYS. 1. Obrazy mikrostruktury powierzchni
(zdjêcie lewe, pow. 3000x) i zg³adu trawionego
termicznie (zdjêcie prawe, pow. 2000x) tworzywa
"R", wypalonego w temperaturze 1700oC.
FIG. 1. SEM images of the surface (left) and
thermally etched sample (right) of alumina "R"
sintered in 1700oC.

RYS. 2. Obrazy mikrostruktury powierzchni
(zdjêcie lewe, pow. 3000x) i zg³adu trawionego
termicznie (zdjêcie prawe, pow. 2000x) tworzywa
"7", wypalonego w temperaturze 1700oC.
FIG. 2. SEM images of the surface (left) and
thermally etched sample (right) of alumina "7"
sintered in 1700oC.

Nr 47-3.p65 05-09-10, 20:21123



124

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

najwy¿sza temperatura wypalania (1700oC) umo¿liwia otrzy-
manie po spieczeniu tworzywa o wysokiej gêsto�ci wzglêd-
nej (bliskiej 99%g.t).
Wszystkie tworzywa zbudowane s¹ z dobrze spieczonych
ziaren korundowych o ró¿nej wielko�ci. Tworzywo "R" zbu-
dowane jest g³ównie z du¿ych ziaren od 5 do 15mm (RYS.1).
Mo¿e to byæ zwi¹zane z wysok¹ reaktywno�ci¹ surowca
korundowego, a tak¿e wysok¹ temperatur¹ spiekania, co
sprzyja rozrostowi ziaren. Natomiast tworzywa "6" i "7" cha-
rakteryzuje bimodalny rozk³ad wielko�ci ziaren (RYS.2,3).
Wyra�nie wyró¿niæ mo¿na ziarna du¿e (5-10mm) oraz ziar-
na drobne o wielko�ci poni¿ej 3mm.

 Podsumowanie

Podsumowuj¹c tê czê�æ badañ nale¿y stwierdziæ, ¿e
wszystkie rodzaje proszków korundowych umo¿liwiaj¹ wy-
tworzenie tworzyw o dobrych w³a�ciwo�ciach fizycznych.
Ró¿nice miêdzy tworzywami s¹ niewielkie i zale¿¹ g³ównie
od ci�nienia formowania i temperatury wypalania. Najlep-
sza temperatura wypalania spo�ród stosowanych wynosi:
dla tworzywa "R" - 1600oC, dla tworzywa "7" - 1650oC a dla
tworzywa "6" - 1700oC. Wszystkie otrzymane tworzywa
nadaj¹ siê do wytwarzania no�ników do hodowli komórko-
wych w in¿ynierii tkankowej.
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Praca finansowana przez Ministra Nauki i Informatyzacji
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WP£YW MODYFIKACJI
POWIERZCHNI NA
W£A�CIWO�CI MECHANICZNE
SIATECZEK TYTANOWYCH

HALINA GARBACZ, MA£GORZATA LEWANDOWSKA

POLITECHNIKA WARSZAWSKA WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ,
UL WO£OSKA 141, 02-507 WARSZAWA

Streszczenie

Celem pracy by³a analiza wp³ywu modyfikacji po-
wierzchni na w³a�ciwo�ci mechaniczne siateczek ty-
tanowych. Zakres pracy obejmowa³ obserwacje mi-
krostruktury przy u¿yciu mikroskopu �wietlnego, wraz
z opisem stopnia jej jednorodno�ci i wielko�ci ziarna
oraz próby rozci¹gania prowadzone w temperaturze
pokojowej. Stwierdzono, ¿e siateczki tytanowe wyka-
zuj¹ anizotropiê w³a�ciwo�ci mechanicznych, a zasto-
sowana modyfikacja powierzchni roztworem "pirania"
obni¿a granicê plastyczno�ci siateczek.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),124-127]

Wprowadzenie

Tytan jest metalem, który nie ulega degradacji w �rodo-
wisku organizmu ludzkiego i wykazuje doskona³¹ biokom-

Summary

As a result of this research it can be stated that good
physical properties of alumina materials can be obtained
using all of the tested Al2O3 powders. The differences be-
tween the materials are inconsiderable and mainly depend
on sintering temperature. For alumina "R" the best sintering
temperature is 1600oC, for the material "7" - 1650oC and for
alumina "6" - 1700oC. Cell carriers for tissue engineering
could be prepared from all of tested alumina materials, but
the results of biological tests of cells culture will be the es-
sential criterion for choosing the best material.
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 INFLUENCE OF SURFACE
MODIFICATIONS ON
MECHANICAL PROPERTIES OF
TITANIUM MESHES

HALINA GARBACZ, MA£GORZATA LEWANDOWSKA

WARSAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY FACULTY OF MATERIALS

SCIENCE AND ENGINEERING, UL WO£OSKA 141, 02-507 WARSAW

Abstract

The aim of this paper was an analysis of influence
of surface modification on mechanical properties  of
titanium meshes. The scope of work included light
microscope observations of microstructure together
with description of the level of its homogeneity and
grain size and tensile tests conducted at room tem-
perature. It was determined that titanium meshes re-
veal anisotropy of mechanical properties, and the
applied modification of the surface with piranha solu-
tion decreases yield stress of meshes.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),124-127]

Introduction

Titanium is the metal that is not susceptible to degrada-

RYS. 3. Obrazy mikrostruktury powierzchni
(zdjêcie lewe, pow. 3000x) i zg³adu trawionego
termicznie (zdjêcie prawe, pow. 2000) tworzywa
"6", wypalonego w temperaturze 1700oC.
FIG. 3. SEM images of the surface (left) and
thermally etched sample (right) of alumina "6"
sintered in 1700oC.
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tion in the environment of a human organism and it shows
perfect biocompatibility, especially towards bone tissue. As
a biomaterial it is most commonly used in implantation of
hip and knee joints, as well as in form of meshes in the
facial bones surgery. A relatively recent area of application
of titanium meshes is tissue engineering, where they are
used as scaffolding for living cells, which are enable recon-
struction of bone tissue.  Works conducted so far concern-
ing titanium scaffoldings focus especially on description of
the influence of their surface state, chemical composition
and topography on reaction of living cells [1-3]. Used sur-
face modifications aim mainly at improvement of cells ad-
hesion to metallic foundation, which  is highly significant in
the aspect of application in tissue engineering. From the
point of view of favourable development of bone cells, the
important parameter is roughness of meshes' surface. Its
influence on the hydrophilic character of the surface, and in
consequence integration of the implant with the bone, was
investigated in many papers [4-6]. However, the surface
state influences also mechanical properties of metallic ma-
terials. It plays an important role in the case of small size
products (like meshes), because a significant number of
elements is located in the superficial surface area. The gra-
dient of chemical composition in the near-surface layer as
well as an increase of surface roughness resulting from
modification of the meshes can be the cause of heteroge-
neity of plastic strain, and in consequence can lead to a
decrease of resistance of titanium.
The aim of this paper was to conduct an analysis of the
influence of surface modifications on mechanical proper-
ties of titanium meshes.

Materials and methods

Materials used for the research were meshes of 0.2mm
thick titanium plate used in bone surgery. Diameter of holes
equaled 0.5mm. Meshes' microstructure was observed us-
ing light microscope, and on this basis analysis of its homo-
geneity was performed and the average grain size was de-
termined.  Mechanical tests were performed using a testing
machine MTS Qtest/10. Specimens were subjected to ten-
sile tests at room temperature with initial speed of 10-3s-1.
Subsequently, the influence of surface modification on me-
chanical properties of meshes was analyzed. The modifi-
cation consisted in etching in solution of concentrated H2SO4

and 30% H2O in vol. ratio 1:1 (the so-called piranha solu-
tion) for 4 hours. The aim of this treatment was purifying of
the titanium meshes and functionalization of their surface
through oxygenation, and introduction of hydroxyl groups
[6], and an improvement of osteoblasts adhesion.

Research results and discussion

To evaluate the influence of the technological process
on microstructure, observations of metallographic speci-
mens coming from different areas of titanium meshes were
conducted. In the areas around the cut out holes no differ-
ences in microstructure were observed. That indicates a
lack of the influence of the technological process - cutting
of holes, on the microstructure of the completed meshes.
Examined specimens revealed, however, heterogeneous
distribution of grain size. A stereological analysis of the
microstructure showed that the equivalent diameter of the
grain equaled about 7mm. The parameter, that serves for
evaluation of a degree of grain size distribution, is a CV
coefficient. Its value equals 0.39 and indicates a relatively
high variation of grain size in microstructure of the exam-
ined meshes. The characteristic titanium microstructure,

patybilno�æ w szczególno�ci w stosunku do tkanki kostnej.
Jako biomateria³ stosowany jest najczê�ciej w implantacji
stawu biodrowego i kolanowego, a tak¿e w postaci siate-
czek w chirurgii twarzoczaszki. Stosunkowo najnowszym
obszarem zastosowañ dla siateczek tytanowych jest in¿y-
nieria tkankowa,. gdzie wykorzystywane s¹ one jako rusz-
towania dla ¿ywych komórek, które umo¿liwiaj¹ rekonstruk-
cje tkanki kostnej. Dotychczasowe prace dotycz¹ce tytano-
wych scafoldów koncentruj¹ siê zw³aszcza na opisie wp³y-
wu stanu ich powierzchni, jej sk³adu chemicznego i topo-
grafii na reakcjê ¿ywych komórek [1-3]. Stosowane modyfi-
kacje powierzchni maj¹ g³ównie na celu zwiêkszenie adhe-
zji komórek do metalicznego pod³o¿a, co ma istotne zna-
czenie w aspekcie wykorzystania w in¿ynierii tkankowej. Z
punktu widzenia korzystnego rozwoju komórek kostnych
istotnym parametrem jest chropowato�æ powierzchni siate-
czek. Jej wp³yw na hydrofilowy charakter powierzchni, a w
konsekwencji integracjê wszczepu z ko�ci¹ by³ badany w
wielu pracach [4-6]. Jednak stan powierzchni ma równie¿
wp³yw na w³a�ciwo�ci mechaniczne materia³ów metalicz-
nych. Odgrywa on istotn¹ rolê w przypadku wyrobów o
ma³ych wymiarach (a do takich nale¿y zaliczyæ siateczki),
poniewa¿ znacz¹ca liczba atomów znajduje siê w strefie
powierzchni zewnêtrznej. Gradient sk³adu chemicznego w
warstwie przypowierzchniowej jak równie¿ wzrost chropo-
wato�ci powierzchni wywo³any modyfikacj¹ siateczek mo¿e
byæ przyczyn¹ niejednorodno�ci odkszta³cenia plastyczne-
go i w konsekwencji prowadziæ do obni¿enia wytrzyma³o�ci
tytanu.
Celem niniejszej pracy by³o przeprowadzenie analizy wp³y-
wu modyfikacji powierzchni na w³a�ciwo�ci mechaniczne
siateczek tytanowych.

Materia³ i metodyka badañ

Materia³em u¿ytym do badañ by³y siateczki z blachy ty-
tanowej o grubo�ci 0.2mm stosowane w chirurgii kostnej.
�rednica otworów wynosi³a 0.5mm. Mikrostrukturê siate-
czek obserwowano za pomoc¹ mikroskopu �wietlnego i na
tej podstawie dokonano analizy jej jednorodno�ci oraz wy-
znaczono �redni¹ wielko�æ ziarna. Badania mechaniczne
prowadzono na maszynie wytrzyma³o�ciowej MTS Qtest/
10. Próbki poddawano próbom rozci¹gania w temperatu-
rze pokojowej z pocz¹tkow¹ szybko�ci¹ 10-3s-1.
Nastêpnie analizowano wp³yw modyfikacji powierzchni na
w³a�ciwo�ci mechaniczne siateczek. Modyfikacja polega³a
na trawieniu w roztworze stê¿onego H2SO4 i 30% H2O w
stosunku objêto�ciowym 1:1 (tzw. roztwór "pirania") przez
4 godziny. Celem tej obróbki by³o oczyszczenie siateczek
tytanowych oraz funkcjonalizacja ich powierzchni poprzez
utlenianie i wprowadzenie grup hydroksylowych [6] oraz
polepszenia adhezji osteoblastów.

Wyniki badañ i dyskusja wyników

W celu oceny wp³ywu procesu technologicznego na mi-
krostrukturê, dokonano obserwacji zg³adów metalograficz-
nych pochodz¹cych z ró¿nych obszarów siateczek tytano-
wych. W obszarach wokó³ wyciêtych otworów  nie zaobser-
wowano ró¿nic w mikrostrukturze. �wiadczy to o braku
wp³ywu procesu technologicznego - wycinania otworów, na
mikrostrukturê gotowych siateczek. Badane próbki wyka-
zywa³y jednak niejednorodny rozk³ad wielko�ci ziarna. Ana-
liza stereologiczna mikrostruktury pokaza³a, ¿e �rednia �red-
nica ekwiwalentna ziarna wynosi³a ok.7mm. Parametrem,
który s³u¿y do oceny stopnia jednorodno�ci rozk³adu wiel-
ko�ci ziarna jest wspó³czynnik CV. Jego warto�æ wynosi
0.39 i �wiadczy o stosunkowo du¿ym zró¿nicowaniu wiel-
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ko�ci ziarna w mikrostrukturze badanych siateczek. Cha-
rakterystyczn¹ mikrostrukturê tytanu wraz z rozk³adem wiel-
ko�ci ziarna przedstawiono na RYS.1 i 2.
Próby rozci¹gania prowadzono na próbkach wyciêtych z
badanych siateczek w dwóch wzajemnie prostopad³ych kie-
runkach. Badaniom mechanicznym poddano po 3 próbki
wyciête równolegle do ka¿dego z kierunków. Do analizy
wykorzystano �rednie warto�ci uzyskanych parametrów
wytrzyma³o�ciowych. Przyk³adowy wykres rozci¹gania wraz
z próbk¹ przed i po próbie rozci¹gania przedstawiono na
RYS.3 i 4.
Specyficzny kszta³t krzywych naprê¿enie w funkcji odkszta³-
cenia (s-e) wynika z dwuetapowego charakteru procesu
rozci¹gania. By³ on wywo³any obecno�ci¹ otworów w anali-
zowanych próbkach. W oparciu o uzyskane wyniki wyzna-
czono granicê plastyczno�ci s0.2  i ca³kowite odkszta³cenie
wzglêdne (TABELA1). Stwierdzono, ¿e siateczki tytanowe
cechuj¹ siê anizotropi¹ w³a�ciwo�ci mechanicznych. Gra-
nice plastyczno�ci w dwóch prostopad³ych kierunkach ró¿-
ni³y siê o ok.20%. Anizotropia w³a�ciwo�ci mechanicznych
siateczek wynika z tekstury krystalicznej kszta³tuj¹cej siê
podczas procesu walcowania, który  by³ prowadzony na
etapie wytwarzania blach tytanowych. �wiadomo�æ ró¿nic
we w³a�ciwo�ciach mechanicznych próbek w zale¿no�ci od
kierunku ich wyciêcia jest istotna z punktu widzenia aplika-
cji tych materia³ów w chirurgii. Anizotropii naprê¿eñ upla-
styczniaj¹cych nie towarzyszy³y zmiany wielko�ci odkszta³-
cenia rzeczywistego.
Kolejnym etapem badañ by³a analiza wp³ywu modyfikacji
powierzchni na w³a�ciwo�ci mechaniczne siateczek. Jak
wykaza³y próby rozci¹gania prowadzone na próbkach w
stanie wyj�ciowym i po trawieniu w roztworze "pirania" (TA-
BELA 1), próbki o powierzchniach modyfikowanych posia-
da³y granicê plastyczno�ci równ¹ 228MPa, a zatem o
ok.12% ni¿sz¹ od próbek nietrawionych. Przyczyn obni¿e-
nia w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�ciowych nale¿y poszukiwaæ w
zmianie topografii i mikrostruktury powierzchni, wywo³anej
trawieniem roztworem "pirania". Jak wykaza³y wyniki ba-

together with grain size distribution, is presented in FIGs.1
and 2.
Tensile tests were performed on specimens cut out from
the examined meshes in two perpendicular directions. Me-
chanical tests were carried out on 3 specimens at a time
cut out in parallel to each of the directions. Mean values of
the obtained strength parameters were used for the analy-
sis. An exemplary tension diagram with a specimen before
and after tensile test is presented in FIGs.3 and 4.
The specific shape of stress curves in function of strain (s-
e) results from two-stage character of the tension process.
It was induced by the presence of holes in the analyzed
specimens. On the basis of the obtained results yield stress
s0.2 and total relative strain were calculated (TABLE 1). It
was determined that titanium meshes are characterized by
anisotropy of mechanical properties. Yield stresses in two
perpendicular directions differed by about 20%. Anisotropy
of mechanical properties of the meshes results from crys-
talline texture forming during a rolling process, which was
carried out at the stage of manufacturing of titanium plates.
The awareness of differences in mechanical properties of
the specimens in dependence on direction of their cutting is

a) b) 

RYS. 3. Próbki wytrzyma³o�ciowe wykonane z
siateczek tytanowych w stanie przed (a) i po(b)
procesie rozci¹gania.
FIG. 3. Strength test specimens made of titanium
meshes in the state before (a) and after (b) tension
process.
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RYS. 4. Przyk³adowa krzywa rozci¹gania siateczek
tytanowych.
FIG. 4. Exemplary curve of titanium meshes
tension.
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RYS. 2. Rozk³ad wielko�ci ziarna w siateczce
tytanowej (deq - �rednica równowa¿na
(ekwiwalentna) przekroju ziarna (równa �rednicy
ko³a o tej samej powierzchni co dany przekrój),
SD-odchylenie standardowe, CV-wspó³czynnik
zmienno�ci rozk³adu).
FIG. 2. Distribution of grain size in titanium mesh
(deq - equivalent diameter (equal to a diameter of
a circle of the same area as the given cross
section), SD-ratio of standard deviation, CV-
coefficient of variation).

 

a) b) 

RYS. 1. Przyk³adowa mikrostruktura siateczki
tytanowej (a) wraz z profilem granic ziaren (b).
FIG. 1. Exemplary microstructure of titanium mesh
(a) together with grain boundaries profile(b).
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significant from the point of view of the application of these
materials in surgery. Anisotropy of plastic flow stresses was
not accompanied by changes in strain.
Another stage of the research was an analysis of the influ-
ence of surface modification on mechanical properties of
the meshes. As tensile tests performed on specimens in
the initial state and after piranha etching showed (TABLE
1), yield stress for specimens with modified surfaces equaled
228 MPa, which was about 12% less than for unetched
specimens. The causes of the decrease of strength proper-
ties should be sought in change in topography and micro-
structure of the surface's microstructure induced by pira-
nha etching. As the research results showed [6], etching
with this solution does not significantly influence the sur-
face roughness. However, it brings about appearing of mi-
cro-porosity in the superficial area, which can be the direct
cause of the decrease of mechanical resistance of the
analyzed meshes.

Conclusions

On the basis of the performed investigations it can be
stated that titanium meshes applied in surgery reveal
anisotropy of mechanical properties. Etching with piranha
solution changes surface topography and also it enriches it
with hydroxyl groups, which is favourable for cells adhe-
sion. At the same time, however, it brings about a decrease
of yield stress of the titanium meshes. Therefore complex
research on the influence of mesh surface modification con-
cerning also an analysis of their mechanical properties
seems is purposive.
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Abstract
The impedance behaviour of anodized Ti was stud-

ied in the simulated physiological solution SBF at tem-

dañ [6] trawienie tym roztworem nie wp³ywa znacz¹co na
chropowato�æ powierzchni. Powoduje ono jednak pojawie-
nie siê w warstwie wierzchniej mikroporowato�ci, która mo¿e
byæ bezpo�redni¹ przyczyn¹ obni¿enia wytrzyma³o�ci me-
chanicznej analizowanych siateczek.

Wnioski

Na podstawie przeprowadzonych badañ mo¿na stwier-
dziæ, ¿e stosowane w chirurgii siateczki tytanowe wykazuj¹
anizotropiê w³a�ciwo�ci mechanicznych. Trawienie roztwo-
rem "pirania" zmienia topografiê powierzchni a tak¿e wzbo-
gaca j¹ w grupy hydroksylowe co sprzyja adhezji komórek
Jednocze�nie powoduje jednak obni¿enie granicy plastycz-
no�ci siateczek tytanowych. Celowe wydaje siê zatem kom-
pleksowe badanie wp³ywu modyfikacji powierzchni siate-
czek uwzglêdniaj¹ce tak¿e analizê ich w³a�ciwo�ci mecha-
nicznych

Podziêkowanie

Praca badawcza zrealizowana w ramach projektu ba-
dawczego zamawianego 5/PBZ-KBN-082/T08/2002.

IMPEDANCYJNA CHARAKTERY-
STYKA  ANODOWANEGO TYTANU
W BADANIACH  IN VITRO
IZABELA G£AZOWSKA, EL¯BIETA KRASICKA-CYDZIK

UNIWERSYTET ZIELONOGÓRSKI,
UL. PODGÓRNA 50, 65-246 ZIELONA GÓRA, POLSKA

Streszczenie
W pracy przedstawiono badania impedancyjne ty-

tanu  po anodowaniu w roztworze kwasu fosforowe-

 
Rodzaj 

modyfikacji 
 

Type of 
modification 

 
Stan  

wyj�ciowy 
(kierunek I) 

 
Initial state 
(direction I) 

 
Stan  

wyj�ciowy 
(kierunek II) 

 
Initial state 
(direction II) 

Trawienie w 
roztworze 

pirania 
(kierunek I) 

Piranha 
etching 

(direction I) 
s0.2 [MPa] 256 306 228 

e [%] 11 12 10 

 
TABELA 1. W³a�ciwo�ci mechaniczne siateczek
tytanowych (s

0.2- granica plastyczno�ci, e-
odkszta³cenie rzeczywiste).
TABLE 1. Mechanical properties of titanium
meshes (s0.2- yield stress, e- strain).
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go. Testy impedancyjne prowadzono w symulowanym
roztworze soli fizjologicznej SBF w temperaturze 298K.
Próbki poddano anodowaniu galwanostatycznemu w
0,5 M i 2M roztworze H3PO4, przy gêsto�ci pr¹dowej
0,5 Am-2 w czasie 1000 s. Analizê impedancyjn¹ (EIS)
prowadzono po 2h oraz po 2, 4, 6 i 8 dniach przecho-
wywania próbek w roztworze SBF. W pomiarach im-
pedancyjnych stosowano impuls zmienny 10 mV o
czêstotliwo�ci od 105 Hz do 0,18 Hz, nak³adany na
potencja³ korozyjny Ekor (NEK). Badania wykaza³y
zmiany wielko�ci impedancji  warstw powierzchnio-
wych podczas zanurzenia w SBF w ci¹gu 8 dni i  ujaw-
ni³y wp³yw stê¿enia kwasu na pojemno�æ i oporno�æ
tych warstw.

S³owa kluczowe : tytan, anodowanie, SBF, bada-
nia impedancyjne

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),127-130]

Wprowadzenie:
Pasywne warstwy formowane w roztworach kwasu fos-

forowego na  tytanie s¹ bardzo po¿¹dane w zastosowa-
niach biomedycznych z uwagi na ich biozgodno�æ i bioak-
tywno�æ. Sk³adaj¹ siê g³ównie z amorficznego dwutlenku
tytanu [1], wykazuj¹cego siln¹ adsorpcjê anionów fosfora-
nowych [2,3]. Anodowanie w H3PO4 mo¿e w ten sposób
prowadziæ do wa¿nego biologicznie po³¹czenia warstwy tlen-
ku z jonami fosforanowymi [4], które posiadaj¹ wysok¹ zdol-
no�æ wydzielania apatytu. Cecha ta potwierdza bioaktyw-
no�æ cienkich warstw anodowych. Metody anodowania cha-
rakteryzuj¹ce siê szerokim zakresem parametrów polary-
zacji, ró¿norodno�ci¹ elektrolitów oraz sposobów przygo-
towania powierzchni metalu daj¹ w efekcie warstwy ró¿ni¹-
ce siê grubo�ci¹, budow¹ krystaliczn¹, stechiometri¹, w³a-
�ciwo�ciami dielektrycznymi i mechanicznymi [5]. W pracy
przedstawiono charakterystykê impedancyjn¹ warstwy apa-
tytu formowanego w roztworze SBF na tytanie poddanym
anodowemu utlenianiu w 0.5M i 2M H3PO4 .

Materia³y i metodyka badañ

Eksperymenty prowadzono w trójelektrodowym zesta-
wie do badañ elektrochemicznych z nasycon¹ elektrod¹
kalomelow¹ (NEK) w charakterze elektrody odniesienia oraz
p³ytk¹ platynow¹ o powierzchni 10cm2 jako elektrod¹ po-
mocnicz¹. Warstwy anodowe wytwarzano na prêtach wy-
¿arzonego tytanu (a) o �rednicy 6mm i d³ugo�ci 20mm [6]
(elektrody robocze), poddanych wcze�niej szlifowaniu (pa-
pier karborundowy 800), polerowaniu i p³ukaniu w wodzie
destylowanej. Próbki anodowano galwanostatycznie przy
gêsto�ci pr¹dowej 0,5Am-2 w ci¹gu  1000s w  0,5M i 2M
H3PO4.  Analizê impedancyjn¹ (EIS) prowadzono po 2h oraz
po 2,4,6 i 8 dniach przechowywania próbek w roztworze
SBF w temperaturze pokojowej. W pomiarach impedancyj-
nych stosowano impuls zmienny 10 mV o czêstotliwo�ci od
105 Hz do 0,18 Hz, nak³adany na potencja³ korozyjny Ekor

(NEK). Wszystkie testy elektrochemiczne powtarzano trzy
razy. Anodowanie oraz testy impedancyjne przeprowadzo-
no z wykorzystaniem zestawu elektrochemicznego ATLAS
98 Electrochemical Interface (ATLAS Sollich-Gdañsk Po-
land), z odpowiednim oprogramowaniem do opracowania i
interpretacji wyników metod¹ nieliniowej metody najmniej-
szych kwadratów.

 Wyniki badañ i dyskusja

Diagramy Bode'a pokazuj¹ zró¿nicowanie charakterysty-
ki impedancyjnej warstw anodowych, zarówno w przypad-
ku zastosowania elektrolitów o ró¿nym stê¿eniu, jak te¿

perature 298K. The specimens were anodised in 0.5M
and 2M phosphoric acid solutions, at 0.5 Am-2 current
density for 1000s and then examined by
electrochemical impedance spectroscopy (EIS) in SBF
solution, with ac impulse of 10 mV, in the frequency
range between 105 Hz and 0.18  Hz, superimposed to
corrosion potential Ecorr (SCE). Changes of the imped-
ance of surface layers  during 8 days  immersion in
SBF showed the effect of the electrolyte concentra-
tion on the capacity and the resistance of these lay-
ers.

Key words: titanium, anodisation, SBF solution,
impedance

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),127-130]

Introduction
Passive layers formed in solutions of the phosphoric acid

on titanium are desirable for biomedical applications due to
their biocompatibility and bioactivity. Such layers consist-
ing mainly of amorphous titania [1] show strong adsorption
of phosphate anions [2,3]. The anodizing in H3PO4 can lead
to formation of the biologically important compounds, eg.
layer of phosphate ions over the oxide one [4]. The anodic
oxidation of titanium in the phosphoric acid solutions pro-
duces anatase and/or rutile enriched with phosphates which
possess the high ability to create apatite. The formation of
the apatite deposits confirms the bioactive character of thin
layers produced by this method of anodizing. In anodizing
a wide range of parameters of the polarization, variety of
electrolytes and various pretreatment surface finishing meth-
ods are applied giving in result anodic layer which differ in
thickness, crystalline structure, the stoichiometry and dielec-
tric as well as mechanical properties [5].
In the paper impedance characterization in the SBF solu-
tion of the apatite layer deposited on titanium anodized in
0.5M and 2M H3PO4 has been presented.

Materials and experimental procedure

The experimental work was conducted in a conventional
three-electrode cell, with the saturated calomel electrode,
placed in the same compartment as the reference and a
platinum foil of area 10cm2 used as the counter electrode.
Anodic layers were produced on annealed rods from tita-
nium (a) 6 mm diameter and 20 mm long [6], earlier being
abraded (carborundum 800 paper), polished and rinsed in
the redistilled water. The specimens were anodised
galvanostically in 0.5M and 2 M H3PO4 at 0.5Am-2 current
density for 1000 s. EIS analysis was conducted after 2h,
2,4,6 and 8 days in SBF solution at ambient temperature
with an ac signal of 10 mV, of frequency from 105 Hz to 0.18
Hz, superimposed to corrosion potential Ecorr (SCE). In or-
der to obtain the reliable results all electrochemical tests
were repeated three times. The impedance data were re-
corded with ATLAS 98 Electrochemical Interface (ATLAS
Sollich-Gdansk Poland) and interpreted using the non-lin-
ear least square fitting procedure.

Results and discussion

Bode'a diagrams show the different impedance charac-
teristics of anodic layers, not only with regard to electro-
lytes concentration, but also during the immersion in the
SBF solution. These differences reveal various properties
of layers formed in 0.5M and 2 M H3PO4 and give evidence
on changes of the structure of layers, which occur during
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immersion. Angular (q) Bode'a graphs with one peak (one
time constant), recorded during the first 48 hours from the
immmersion in the solution SBF, are being replaced during
following days of the observation (for 4,6 and 8 days) by
more complex curves with two time constants, and these
changes have more pronounced character in case of lay-
ers on titanium anodized in 2M H3PO4. All changes observed
in the impedance characteristics of layers seen as soon as
after 48 hours, indicate gradual transformation of one-level
surface layer two-with double-layer structure (Fig.1b) and it
confirms the formation of the additional layer over the oxide
one [7]. Moreover, during the whole observation period
Bode's diagrams (Fig.1) exhibit higher phase angles (q) for
samples anodized in 2M H3PO4 for samples anodized in
0.5M H3PO4. In the latter case this is an evidence on the
dominance of diffusive processes in the surface layer and
its significant porosity. The resistance of anodic layers on
titanium increases due to the immersion in the SBF solu-
tion, particularly in high frequency range. Results of imped-
ance measurements may be fitted to the model of the layer
represented by the equivalent circuit in FIG.2.
Results presented in TABLE 1 and illustrated in FIG.3 indi-
cate that in case of layers formed in 2M H3PO4 as early as 2
days after immersion in the solution SBF the resistance of
the electrolyte in pores on the surface of the anodic layer
Rs decreases significantly. This change is accompanied by
the significant increase of the two other values: the layer
resistance Rt and its capacity C, which univocally confirms
that the stable surface layer has been formed. Due to the

obserwowane podczas przechowywania w roztworze SBF.
Ró¿nice te ujawniaj¹ nie tylko odmienne cechy warstw for-
mowanych w 0,5 i 2 M H3PO4, ale tak¿e �wiadcz¹ o zmia-
nach struktury warstw badanych próbek zachodz¹cych pod-
czas ich zanurzenia. Wykresy k¹towe Bode'a z jednym prze-
giêciem (jedn¹ sta³¹ czasow¹), otrzymane w pomiarach
prowadzonych podczas pierwszych 48 godzin od zanurze-
nia w roztworze SBF, zastêpuj¹ w kolejnych dniach obser-
wacji (po 4, 6 i 8 dniach) bardziej z³o¿one krzywe z dwiema
sta³ymi czasowymi, a zmiany te maj¹ bardziej zdecydowa-
ny charakter w przypadku warstw na tytanie anodowanym
w 2M roztworze H3PO4. Wszystkie zmiany zaobserwowane
w charakterystyce impedancyjnej warstw, potwierdzaj¹ stop-
niowe (ju¿ po 48 godzinach) zastêpowanie jednopoziomo-
wej warstwy powierzchniowej dwu-warstw¹ (RYS.1b) i
�wiadczy o powstawaniu dodatkowej warstwy ponad war-
stw¹ tlenkow¹ [7]. Ponadto, w ca³ym okresie obserwacji
diagramy Bode (RYS.1) wykazuj¹ wy¿sze k¹ty fazowe dla
próbek anodowanych w 2M roztworze H3PO4, oraz ni¿sze
k¹ty fazowe dla próbek anodowanych w 0,5M roztworze
H3PO4. W tym ostatnim przypadku �wiadczy to o przewa-
dze procesów dyfuzyjnych w warstwie powierzchniowej i
znacznej ich porowato�ci. W wyniku przechowywania w
roztworze SBF ro�nie tak¿e oporno�æ warstw na tytanie
(wielko�æ rzêdnych w zakresie wysokich czêstotliwo�ci)
anodowanym w 2M roztworze H3PO4.
Wyniki pomiarów mo¿na dopasowaæ do modelu warstwy
przedstawionego za pomoc¹ obwodu zastêpczego na rys.2
Wyniki zestawione w TABELI 1 oraz zilustrowane na RYS.3
wskazuj¹, ¿e w przypadku warstw formowanych w 2M roz-
tworze H3PO4 ju¿ po 2 dniach zanurzenia w roztworze SBF
spada oporno�æ elektrolitu w porach na powierzchni war-
stwy anodowej. Zmianom tym towarzyszy znaczny wzrost
zarówno oporno�ci warstwy Rt jak i jej pojemno�ci  C, co
jednoznacznie potwierdza wytworzenie stabilnej warstwy
powierzchniowej. W miarê wydzielania dodatkowej warstwy
powierzchniowej na anodowanych materia³ach zmienia siê
tak¿e wspó³czynnik a, charakteryzuj¹cy odstêpstwo elemen-
tu CPE od cech idealnego kondensatora. Obni¿anie tego
wspó³czynnika wskazuje na wzrost niejednorodno�ci i chro-
powato�ci warstw [8] podczas przechowywania anodowa-
nych próbek w roztworze SBF.

RYS. 1. Wykresy  Bode'a dla próbek Ti
anodowanych w 0,5M i 2M H3PO4, zarejestrowane
podczas ich przechowywania w roztworze
Ringera, w ci¹gu 8 dni , temp 298 K.
FIG. 1. Bode'a spectra for samples of Ti anodised
in 0.5M and 2M H3PO4 recorded during immersion
for 8 days in SBF solution, at 298 K.

RYS. 2. Obwód zastêpczy dla modelu warstw
anodowych na tytanie po anodowaniu w H3PO4,
CPE-sta³y element fazowy (pojemno�æ), Rs-
oporno�æ elektrolitu, Rt-oporno�æ warstwy.
FIG. 2. The equivalent circuit for the model of
anodic layers on titanium after anodizing in H3PO4
CPE-constant phase element (capacitive element),
Rs-resistance of  the electrolyte , Rt-resistance
of the layer.

Rs [Ùcm2] Y0 [S/cm2] á Rt[Ùcm2] C [Fcm2] Czas  
zanurzenia 

w SBF 
0,5M 2M 0,5M 2M 0,5M 2M 0,5M 2M 0,5M 2M 

2h 
3,33 
x101 

3,37 
x101 

2,89 
x10-6 

8,05 
x10-6 0,89 0,89 

1,54 
x105 

1,47 
x106 

2,61 
x10-6 

1,09 
x10-5 

2 dni 
3,32 
x101 

3,78 
x101 

3,58 
x10-6 

7,01 
x10-6 0,78 0,73 

2,65 
x105 

6,23 
x1014 

3,53 
10-6 

2,58 
x10-2 

4 dni 
1,62 
x103 

7,99 
x10-10 

1,61 
x10-7 

8,20 
x10-6 0,66 0,50 

3,05 
x104 

1,85 
x1015 

1,04 
x10-8 

1,24 
x105 

6 dni 
3,02 
x10-7 

1,82 
x10-9 

3,86 
x10-5 

7,44 
x10-6 0,25 0,49 

7,08 
x104 

1,53 
x1015 

7,88 
x10-4 

2,18 
x105 

8 dni 
2,96 

x10-12 
3,23 
x10-9 

2,07 
x10-5 

7,57 
x10-6 0,26 0,48 

3,49 
104 

1,37 
x1015 

8,2 
x10-6 

5,36 
x105 

 
TABELA 1. Zmiany warto�ci pojemno�ci CPE oraz
oporno�ci Rs i Rt w obwodzie zastêpczym dla
warstw na tytanie rejestrowane podczas 8 dni
zanurzenia w SBF.
TABLE 1. Changes of the value of the capacity
CPE and resistances Rs and Rt in the equivalent
circuit for layers on titanium recorded during
immersion in SBF for 8 days
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  Wnioski

Próbki tytanu, anodowane w roztworach H3PO4 o stê¿e-
niach 0,5M i 2M wykazuj¹ zró¿nicowanie zarówno charak-
teryzuj¹cych je wielko�ci pojemno�ci elektrycznej i oporno-
�ci, jak te¿ zachowania podczas zanurzenia w roztworze
SBF. Formowanie warstw anodowych na tytanie w 2 M roz-
tworze H3PO4 pozwala na uzyskanie cienkiej warstwy tlen-
kowej bogatej w fosforany, wykazuj¹cej wysok¹ bioaktyw-
no�æ, czyli zdolno�æ do szybkiego pokrywania siê warstw¹
hydroksyapatytu w roztworach SBF.

MIKROSKOPOWE BADANIA
ANODOWYCH WARSTW NA
IMPLANTACH TYTANOWYCH
STOPÓW ZANURZONYCH W
ROZTWORZE SBF

EL¯BIETA KRASICKA-CYDZIK, IZABELA G£AZOWSKA,
MARIUSZ MICHALSKI

UNIWERSYTET ZIELONOGÓRSKI, WYDZIA£ MECHANICZNY

 UL. PODGÓRNA 50, 65-246 ZIELONA GÓRA, POLSKA,

Streszczenie

Mikroskopow¹ ocenê warstw Ca-O-P osadzonych
na próbkach anodowanego  tytanu i jego implanto-
wych stopów (Ti6Al4V ELI i Ti6Al7Nb), w sztucznym
p³ynie fizjplogicznym  badano przy u¿yciu mikrosko-
pu elektronowego SEM+EDS. Próbki by³y zanurzone
w SBF przez 8 dni, w temperaturze 298K.  Przed za-
nurzeniem próbki  mechanicznie szlifowano  i anodo-
wano w 0,5M i 2M roztworze kwasu fosforowego.

deposition of the additional surface layer on anodized ma-
terials also the factor a, characterizing the deviation of the
element CPE from the ideal capacitor, changes. The de-
crease of this coefficient indicates the increase of the inho-
mogeneity and the roughness of the layers [8], while they
are being immersed in the SBF solution.

Conclusions

Samples of titanium, anodized in H3PO4 solutions show
different values of the electrical capacity and resistances
according to the electrolyte concentration. They differ also
in electreochemical behaviour after immersion in the SBF
solution. The formation of anodic layers on titanium in 2 M
the solution H3PO4 leads to formation of thin oxide enriched
with phosphate layer. Such bioactive layer is being quickly
covered by the layer of hydroxyapatite in SBF solutions.
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MICROSCOPIC STUDIES OF
ANODIC LAYERS ON TITANIUM
IMPLANT ALLOYS IMMERSED IN
SBF SOLUTION

EL¯BIETA KRASICKA-CYDZIK, IZABELA G£AZOWSKA,
MARIUSZ MICHALSKI

UNIVERSITY OF ZIELONA GÓRA,
DEPARTMENT OF MECHANICAL ENGINEERING

 UL. PODGÓRNA 50, 65-246 ZIELONA GÓRA, POLAND,

Abstract

Microscopic examination of Ca-O-P coatings de-
posited on anodized titanium and its implant alloys
samples (Ti6Al4V ELI and Ti6Al7Nb) from simulated
body fluid was investigated by using scanning elec-
tron microscopy SEM+EDS. Samples were immersed
in SBF for 8 days at 298 K. Prior to immersion sam-
ples were mechanically polished and anodised in 0.5M
and 2M phosphoric acid solutions. SEM and EDS in-
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RYS. 3. Zmiany warto�ci pojemno�ci CPE
oporno�ci Rs, Rt oraz wspó³czynnika a w obwodzie
zastêpczym dla warstw na tytanie rejestrowane
podczas 8 dni zanurzenia w SBF.
FIG. 3. The changes of the value of the capacity
CPE  and the resistances Rs, Rt as well as factor a
in the equivalent circuit for the model of anodic
layer on titanium recorded during their immersion
in SBF solution for 8 days.
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vestigations revealed the presence of scattered Ca-
O-P deposits covering the surface anodic layer on ti-
tanium. Titanium and both alloys anodised in 2M phos-
phoric acid solution were covered by uniform layers
of merged deposits with a porous sub-layer on a sur-
face.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),130-133]

Introduction

The nucleation and growth of calcium phosphates on ti-
tanium and its alloys have been investigated because of
their relevance in orthopaedic applications [1-3]. Titanium
naturally covered by a thin, native oxide layer [4], may be
electrochemically oxidised to obtain thicker anodic layer of
amorphous titanium dioxide layer. However, when anodised
in phosphoric acid solutions, it exhibits strong adsorption of
phosphate anions into the surface [5]. It has been shown
that phosphate ions on titanium oxides favoured the chemi-
cal bonding with calcium enhancing the bioactivity [6]. Thus,
the anodising in phosphoric acid solutions can lead to in-
corporation of biologically important species [7, 8] and such,
corrosion resistant and compatible to tissue surface layers,
which and induce the in-growth of bone [2, 9], are highly
desirable for medical implants. It has been found however
that nucleation and growth of Ca-P-O films can be affected
by the substrate roughness [1] and the anodic layer mor-
phology [6]. The aim of the present study was to investigate
the effect of anodic electrolyte concentration and the
substrate on growth of Ca-P-O coating during first 8 days of
immersion in SBF.

Materials and experimental procedure

The (a) titanium and (a+b) Ti alloys (Ti6Al4V, Ti6Al7Nb)
samples were investigated [10]. The specimens cut off from
annealed round rods (6 mm of diameter and 20 mm long),
were abraded with silica papers 800, rinsed with redistilled
water, then anodised galvanostically in 0.5M and 2M H3PO4

at the current density of 0,5 Am-2 for 1000s. The experi-

mental work was carried out in a conventional three-elec-
trode cell, with the saturated electrode calomel (SCE), as a
reference and a platinum foil of area 10cm2 as a counter
electrode. SEM observations of surface layers on samples
immersed 8 days in SBF solution were carried out with JSM
5600 instrument (15 kV) equipped with EDS analyser.

Results and discussion

SEM observations and EDS microanalysis (FIG.1-4) in-
dicate the presence of deposits dispersed on the surface of
anodised titanium and its implant alloys. However, deposits

Badania SEM i EDS ujawni³y obecno�æ rozproszo-
nych wydzieleñ Ca-O-P pokrywaj¹cych powierzchniê
anodowej warstwy na tytanie. Tytan i oba stopy ano-
dowane w 2M kwasie fosforowym by³y pokryte jedno-
lit¹ warstw¹ wydzieleñ po³¹czonych z porowat¹ war-
stw¹ na powierzchni.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),130-133]

Wprowadzenie

Zarodkowanie i wzrost fosforanów wapnia na tytanie i
jego stopach  bada siê z powodu ich zastosowania w orto-
pedii  [1-3]. Tytan w sposób naturalny pokryty  cienk¹, natu-
raln¹ warstw¹ tlenku [4], mo¿e byæ elektrochemicznie utle-
niany,  aby otrzymaæ grubsz¹ anodow¹ warstwê amorficz-
nego dwutlenku tytanu. Jednak, kiedy jest anodowany w
roztworach kwasu fosforowego ,  wykazuje siln¹ adsorpcjê
anionów fosforanowych na powierzchni [5]. Wykazano , ¿e
jony fosforanowe na tlenkach tytanu tworzy³y korzystne
chemiczne po³¹czenie z wapniem podnosz¹c bioaktywno�æ
[6]. A zatem, anodowanie w roztworach kwasu fosforowe-
go mo¿e prowadziæ do po³¹czenia biologicznie wa¿nego
rodzaju [7, 8] jak i do odporno�ci na korozjê i biozgodno�ci
z  tkank¹ , które  indukuj¹ wrastanie ko�ci [2, 9], s¹ bardzo
po¿¹dane dla medycznych implantów. Zosta³o stwierdzo-
ne równie¿, ¿e zarodkowanie i wzrost warstwy Ca-O-P
mog¹ byæ wywo³ywane  przez szorstko�æ pod³o¿a [1] i mor-
fologiê anodowej warstwy  [6]. Celem obecnych badañ  jest
zbadanie wp³ywu  stê¿enia elektrolitu  oraz  pod³o¿a na
wzrost warstwy Ca-O-P,  podczas zanurzenia w SBF przez
pierwsze 8 dni .

Materia³y i metodyka

Badano próbki tytanu a, oraz stopów o strukturze (a+b)
(Ti6Al4V, Ti6Al7Nb) [10]. Próbki  wyciête z wy¿arzanych
okr¹g³ych prêtów (6 mm �rednicy i 20 mm d³ugo�ci), szlifo-
wano na papierach karborundowych 800, p³ukano w wo-
dzie  destylowanej, nastêpnie anodowano galwanostatycz-
nie w 0,5M i 2M H3PO4, przy gêsto�ci pr¹du 0,5 Am-2  w

a) b) c) 

RYS. 1. Warstwy powierzchniowe próbek tytanu
anodowanego w 0.5M H3PO4 po zanurzeniu w
roztworze SBF w ci¹gu  8 dni, w  298 K: a) SEM
500x, b) SEM 2000x-liniowa analiza  stê¿enia P,
Ca i Ti  c) EDS-analiza na powierzchni
obserwowanej próbki na RYS. 1b.
FIG. 1.  Micrographs of surface layers on anodised
samples of Ti in 0.5M H3PO4 after immersion for 8
days in SBF solution at 298 K: a) SEM 500x, b)
SEM 2000x, linear distribution of P, O and Ti
concentrations c) EDS analysis on the whole
obseerved surface of sample in FIG. 1b.
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ci¹gu 1000s. Badania wykonano w konwencjonalnym trój-
elektrodowym ogniwie, z nasycon¹ elektrod¹ kalomelow¹
(SCE), jako odniesienia i blaszk¹  platynow¹ o powierzchni
10cm2 , jako  elektroda pomocnicza. Obserwacje SEM
warstw powierzchniowych próbek po 8 dniach w roztworze
SBF by³y wykonywane przy u¿yciu mikroskopu skanningo-
wego typu JSM 5600, o napiêciu przyspieszaj¹cym 15 kV,
wyposa¿onego w analizator EDS.

Wyniki i dyskusja

Obserwacje SEM  i mikroanaliza EDS (RYS.1-4) wska-
zuj¹ na obecno�æ wydzieleñ Ca-O-P rozproszonych na po-
wierzchni anodowanego  tytanu i jego implantowych  sto-
pów. Jednak, wydzielenia  s¹ niejednolicie rozproszone na
powierzchni. Tytan i jego dwa stopy anodowane w 0.5M
H3PO4 s¹ pokryte bardzo cienk¹  warstw¹ tlenku, która za-
wiera nieliczne i bardziej  rozproszone wydzielenia Ca-O-P
(RYS.1a,3a,4a) o ró¿nej �rednicy  od 200 do 800 nm, su-
geruj¹c heterogeniczne zarodkowanie Ca-O-P na pokrywa-
j¹cym powierzchniê TiO2. Bardziej ci¹g³e warstwy wydzie-
leñ pokrywaj¹cych ca³¹ powierzchniê s¹ widoczne w przy-
padku tych samych materia³ów, anodowanych w 2M H3PO4

(RYS.2,3b,4b). Tytan i stopTi6Al7Nb wykazuj¹ dwuwarstwo-
w¹ strukturê: wewnêtrzna warstwa tlenku jest pokryta war-
stw¹  mniej równomiernie rozmieszczonych, ró¿nych roz-
miarów wydzieleñ Ca-O-P. Przeciwnie, stop Ti6Al4V  jest
pokryty bardziej jednolit¹ i gêst¹ warstw¹ wydzieleñ (rys.3b)
oraz du¿o ni¿szej koncentracji tlenku tytanu na powierzch-
ni. Przy wy¿szym powiêkszeniu  jest widoczne , ¿e cienka
pow³oka na tytanie jest ukszta³towana z bardziej g³adkiej
warstwy wydzieleñ i rozbitej warstwy tlenków tytanu z fos-

are are non-uniformly dispersed on a surface. Titanium and
its two alloys anodised in 0.5M H3PO4 are covered with very
thin oxide layer, which includes not numerous and more scat-
tered Ca-O-P deposits (FIG.1a,3a,4a) of diameter varied from
200 to 800 nm, suggesting the heterogeneous nucleation of
Ca-O-P on TiO2 covered surface. More continuous films of
deposits covering the whole surface is seen in case of the
same materials anodised in 2M H3PO4 (FIG. 2,3b,4b). Tita-
nium and the Ti6Al7Nb alloy exhibit two-layered structure:
the inner oxide layer is covered by an outer layer of more or
less uniformly distributed various size Ca-P-O deposits. On
contrary the Ti6Al4V alloy is coated by a more uniform and
dense layer of deposits (FIG.3b) and much lower concentra-
tion of titanium oxide on a surface. At higher magnification it
is seen that the film on titanium is formed of more flatter layer
of deposits and broken layer of titanium oxides with titanium
phosphates, whereas film on both alloys comprise small glob-
ules of Ca-O-P. The ratio of Ca/P ranging from 1.26 to 1.42
corresponds to non-steochiometric hydroxyapatite.

Conclusions

Specimens of titanium and its implant alloys, anodised
in 2 M H3PO4 solution show different structure in compari-
son with layers formed in 0.5M H3PO4 solutions. Anodizing
in 2 M H3PO4 seems to have catalitic effect on the deposi-
tion of Ca-O-P deposits over the oxide layer covering the

a) b) c) a) 

RYS. 2. Warstwy powierzchniowe próbek tytanu
anodowanego w 2 M H3PO4 po zanurzeniu w
roztworze SBF w ci¹gu  8 dni, w  298 K: a)SEM
500x, b) SEM 2000x, liniowa analiza  stê¿enia P,
Ca i Ti  c) EDS-analiza na powierzchni
obserwowanej próbki na RYS. 2b.
FIG. 2. Micrographs of surface layers on anodised
samples of Ti in 2M H3PO4 after immersion for 8
days in SBF solution at 298 K: a) SEM 500x  b)
SEM 2000x   c) EDS analysis on the whole
obseerved surface of sample in FIG. 2b.

a) b) c) 

RYS. 3. Warstwy powierzchniowe próbek
anodowanego Ti6Al4V x5000 (SEM 5000x) po
zanurzeniu w roztworze SBF w ci¹gu  8 dni, w  298
K: a) w 0,5M H3PO4, b) w 2M H3PO4,, c) EDS- analiza
na powierzchni obserwowanej próbki na RYS.3b.
FIG. 3. Micrographs of surface layers on anodised
samples of Ti6Al4V (SEM 5000x): a) in 0,5M H3PO4,
b) in 2M H3PO4, c) EDS- analysis on the whole
obseerved surface of sample in FIG. 3b.
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substrate. The method may be used to cover implant alloys
with additional porous layer of bioactive Ca-O-P deposits,
the layer desirable for implant materials.
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Introduction

Among the shape memory alloys (SMA), NiTi alloys are
most important because of their applications in industry and

foranami tytanu, podczas gdy cienka pow³oka na obu sto-
pach zawiera ma³e kuliste wydzielenia Ca-O-P. Stosunek
Ca/P wynosz¹cy od 1.26 do 1.42 , odpowiada niestechio-
metrycznemu sk³adowi hydroksyapatytu.

Wnioski

Próbki tytanu i jego implantowych stopów, anodowanych
w 2 M roztworze H3PO4  wykazuj¹ ró¿n¹ strukturê w porów-
naniu z warstw¹ uformowan¹ siê w 0.5M roztworze H3PO4

. Anodowanie w 2 M H3PO4  wywo³uje prawdopobnie katali-
tyczny skutek osadzania wydzieleñ Ca-O-P ponad warstw¹
tlenku pokrywaj¹c¹ pod³o¿e. Metoda mo¿e byæ u¿yta do
pokrywania implantowych stopów z dodatkow¹ porowat¹
warstw¹ bioaktywnych wydzieleñ  Ca-O- P, warstw¹ po¿¹-
dan¹ dla materia³ów implantowych.

STRUKTURA I ODPORNO�Æ
KOROZYJNA AZOTOWANEJ
POWIERZCHNI STOPU NiTi DLA
ZASTOSOWAÑ MEDYCZNYCH
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Wprowadzenie

Z powodu licznych zastosowañ w przemy�le i w medycy-
nie, stopy NiTi stanowi¹ najwa¿niejsz¹ grupê stopów wy-

a) b) c) 

RYS. 4. Warstwy powierzchniowe próbek
anodowanego Ti6Al7Nb (SEM 5000x): po
zanurzeniu w roztworze SBF, w ci¹gu  8 dni, w
298 K: a) w 0,5M H3PO4, b) w 2M H3PO4, c) EDS-
analiza na powierzchni obserwowanej próbki na
RYS. 4b.
FIG. 4. Micrographs of surface layers on anodised
samples of Ti6Al7Nb (SEM 5000 x): a) in 0,5M
H3PO4, b) in 2M H3PO4, c) EDS- analysis on the
whole obseerved surface of sample in FIG. 4b.
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kazuj¹cych efekt pamiêci kszta³tu (SMA). Stopy te cechuj¹
korzystne w³a�ciwo�ci plastyczne, zmêczeniowe, wysoka
odporno�æ korozyjna, wysoka biokompatybilno�æ oraz wy-
soki wspó³czynnik odzysku kszta³tu. Z powodu tych w³a�ci-
wo�ci stopy NiTi staj¹ siê wa¿nymi materia³ami pozwalaj¹-
cymi przezwyciê¿aæ liczne problemy techniczne i projekto-
we zwi¹zane z miniaturyzacj¹ narzêdzi medycznych, ofe-
ruj¹ mniej inwazyjne i mniej traumatyczne zabiegi medycz-
ne, poprzez zastosowania jako: samo rozszerzaj¹ce siê
stenty kardiochirurgiczne i urologiczne, druty ortodontycz-
ne czy p³ytki do leczenia z³amañ ko�ci [1].
Pomimo licznych wyników pokazuj¹cych dobre rezultaty
u¿ycia implantów ze stopów NiTi w zastosowaniach klinicz-
nych, wci¹¿ istniej¹ pewne obawy wyst¹pienia niepo¿¹da-
nych efektów ubocznych zwi¹zanych z mo¿liwo�ci¹ uwal-
niania siê jonów niklu d³ugotrwa³ego stosowania implantów
[2]. Polepszenie biokompatybilno�ci tych stopów w wyniku
modyfikacji powierzchni rozszerza zakres ich zastosowañ.
Z tego powodu, dla zwiêkszenia odporno�ci korozyjnej,
czêsto powierzchnia stopu pokrywana jest azotkiem tytanu
TiN. Warstwy azotowane charakteryzuj¹ siê nisk¹ reaktyw-
no�ci¹ chemiczn¹, wysok¹ twardo�ci¹ oraz odporno�ci¹ na
�cieranie i korozjê [3-5].
W prezentowanej pracy u¿yto technikê azotowania jarze-
niowego do wytwarzania warstw TiN na powierzchni sto-
pów NiTi jako obiecuj¹cej metody poprawy bikompatybil-
no�ci tych stopów.

Eksperyment

Warstwy  TiN nanoszono na mechanicznie polerowane
p³ytki stopu NiTi (50,6at.% Ni, Af=10°C), dostarczonego
przez firmê AMT (Belgia). Warstwy azotowane nak³adano
technik¹ azotowania jarzeniowego w atmosferze azotu pod
ci�nieniem 4 hPa w temperaturze 400°C.
Mikrostrukturê azotowanej powierzchni badano przy u¿y-
ciu reflektometrii rentgenowskiej i transmisyjnej mikrosko-
pii elektronowej (JEM 3010). Cienkie folie do badañ mikro-
skopowych wykonano  metod¹ przekrojów poprzecznych
poprzez polerowanie jonowe.
Sk³ad chemiczny warstwy wierzchniej zosta³ okre�lony
metod¹ EDS. Odporno�æ korozyjna by³a badana w roztwo-
rze Tyroda, przy u¿yciu metody potencjodynamicznej pola-
ryzacji.

Wyniki

W TABELI 1 umieszczono warto�ci grubo�ci, chropowa-
to�ci i gêsto�ci warstwy azotowanej i osnowy.  Warto�ci te
wyznaczono przy u¿yciu reflektometrii rentgenowskiej.
Wyniki tych pomiarów pokazuj¹ z³o¿on¹ strukturê azoto-
wanej powierzchni. Sk³ad fazowy dla ka¿dej warstwy zosta³
wyznaczony przy pomocy metody dyfrakcji przy sta³ym k¹-
cie padania wi¹zki pierwotnej (SKPWP). Warstwa zewnêtrz-
na zosta³a zidentyfikowana jako mieszanina azotku TiN oraz
tlenków tytanu. Kolejna warstwa zawiera tylko azotek TiN.
Zewnêtrzna strefa osnowy jest wzbogacona w nikiel oraz
zawiera fazê Ni2Ti. Badania pokazuj¹ tak¿e, i¿ powierzch-
nia warstwy zewnêtrznej jest dobrej jako�ci, o chropowato-
�ci rzêdu 6,9 nm, oraz posiada du¿o ni¿sz¹ gêsto�æ ni¿
osnowa i warstwa azotku.
Na RYS.1 przedstawiono strukturê azotowanej powierzch-
ni stopu. Uzyskane przy pomocy metody TEM obrazy po-
kazuj¹ z³o¿ono�æ mikrostruktury azotowanej powierzchni.
Powierzchni ta, o grubo�ci ok. 130 nm, posiada charakter
wielowarstwowy. Zewnêtrzna warstwa o grubo�ci ok. 80 nm
charakteryzuje siê budowê nanokrystaliczn¹ (A+B na
RYS.1) o wielko�ci ziaren rzêdu kilku nm. Obserwacje, przy

medicine. This is due to the fact that they have superior
properties in ductility, fatigue, corrosion and wear resist-
ance, biocompatibility, recoverable strain, etc. Therefore,
NiTi alloys have become an important material, which al-
lows overcoming a wide range of technical and designing
problems related to the miniaturisation of medical devices
and offers less invasive, and thus less traumatic medical
procedures, e.g. self-expanding cardiovascular and
urological stents, bone fracture fixation plates or orthodon-
tic wires [1].
Despite the fact that most previous studies showed good
clinical results of nickel-titanium implants, there is still some
concern that freed due to corrosion nickel ions may cause
undesirable side-effects [2].
To create new applications and enhance the performance
of NiTi alloys, surface modifications are important techniques
to improve their biocompatibility. TiN coating due to its low
chemical reactivity, high hardness and resistance to wear
and corrosion has been adopted for protecting the NiTi sur-
face [3,4].
In the present study, glow discharge nitriding technique was
used to produce TiN layer as a prospective technique in
surface layers production on the nearly equiatomic NiTi al-
loys.

Experimental

The flat specimens of the NiTi alloy (50,6at.% Ni,
Af=10°C) delivered by AMT (Belgium) after mechanical pol-
ishing were coated with TiN layer. Surface layers were pro-
duced by nitriding under glow discharge conditions in 4 hPa
nitrogen atmosphere at temperatures 400oC.
The microstructure characterization of the nitrided layer was
performed using the X-ray reflectivity (XRR), and transmis-
sion (JEM 3010) electron microscope. The cross-section
thin foils for the TEM observations were prepared by the
ion beam polishing. The chemical composition of the layers
was determined by energy dispersive spectrometry.
The corrosion resistance of the nitrided surface was tested
in the physiological Tyrod's solution using the cyclic
potentiodynamic polarization.

Results

The nitrided layers thickness, surface roughness, den-
sity of the nitrided layers and metal matrix, all determined
from X-Ray reflectivity measurements, are put together in
TABLE 1.
The results of this measurement present a complex struc-
ture of the nitrided layers. The phase composition was de-
termined by the X-ray grazing method for each separate
layer. The outer layer was identified as the mixture of the
TiN nitride and titanium oxides. The following layer contained
only the TiN phase (TABLE 1). The outer zone of the matrix
is enriched in nickel and contains the Ni2Ti phase. These

 
Warstwa 

Layer 

Grubo�æ 
Thickness 

 
[nm] 

Chropowato�æ 
Surface 

roughness 
[nm] 

Gêsto�æ 
Density 

 
[g cm-3] 

TiN, tlenki tytanu 
TiN, titanium 

oxides 
26.4 6.9 2.44 

TiN 74.3 11.9 4.57 
Ni2Ti + NiTi - 19.9 6.30 

 
TABELA 1.  Wyniki pomiarów XRR.
TABLE 1.  The results of the XRR measurements.

Nr 47-3.p65 05-09-10, 20:21134



135

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

results showed that the outside layer with good quality of
the surface (surface roughness 6.9 nm) has the density
much lower than the nitride phase and the metallic matrix.
The TEM image of the nitrided surface is shown in FIG.1.
This image also showed a complex microstructure of the
layer, which in fact is a multilayer of the thickness of ~ 130
nm.
The outer layer, with the thickness of ~80nm, has a
nanocrystalline structure (A+B in FIG.1a,b) with the grain
size of several nm. The HRTEM observation shows that in
this layer there exists large amount of an amorphous phase
(FIG.1d). The decrease of the amorphous phase with the
increase of distance from layer surface was observed. The
phase composition of the layers was determined by index-
ing the selected area diffraction patterns and the FFT pat-
terns obtained from the high resolution images. It can be
seen that these layers A+B are composed mainly of the TiN
phase (FIG.1c). In the layer A small amount of TiO2 oxide
was identified.  This oxide was also confirmed in the outer
layer using the X-ray grazing method. This layer is charac-
terized by specific morphology. The electron microscopic
observation shows the presence of voids inside the layer A.
This causes that the measured density of this layer is only
2.44 g cm-3 (TABLE 1). Between the nitrided layer and the
matrix there exists an intermediate layer of the Ni2Ti phase
with the thickness of ~50 nm and the grain size of 30-40
nm. The results in TABLE 1 and electron image in FIG.1a
shows that this layer has high roughness on both sides.
The corrosion measurement results show the high corro-
sion resistance of the nitrided samples. The established
value were Ecorr=-66 mV and breakdown potential Ebr=+2143
mV. These values are twice higher than that of TiO2 layers
after passivation [5].

Conclusions

1. The nitriding of the NiTi surface at 400oC using glow dis-
charge method, produces nanocrystalline layers of homog-
enous thickness, which consist mainly of the TiN phase.
2. The nitriding of the NiTi produces the thin layer of
intermetallic Ni2Ti phase between the nitride layer and the
matrix
3. The nitrided at 400oC layer shows high corrosion resist-
ance. The breakdown potential in the physiological Tyrod's
solution was Ebr=+2143 mV
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pomocy wysokorozdzielczej mikroskopii elektronowej, po-
zwoli³y stwierdziæ wystêpowanie du¿ej ilo�ci fazy amorficz-
nej (RYS.1d). Wraz ze zwiêkszeniem grubo�ci warstwy za-
warto�æ fazy amorficznej maleje.
Sk³ad fazowy warstw wierzchnich zosta³ okre�lony w opar-
ciu o dyfrakcjê elektronów oraz obrazów FFT uzyskanych z
obrazów wysokorozdzielczych fazy nanokrystalicznej. Wy-
niki wskazuj¹, i¿ warstwy A+B s¹ zbudowane g³ównie z TiN
(RYS.1c). Warstwa A zawiera niewielk¹ ilo�æ tlenku TiO2.
Tlenek ten zosta³ równie¿ zidentyfikowany w zewnêtrznej
warstwie przy pomocy metody SKPWP. Warstwê zewnêtrz-
n¹ charakteryzuje specyficzna budowa. Obserwacje mikro-
skopowe pokazuj¹ istnienie pustek wewn¹trz warstwy A,
co powoduje obni¿enie jej gêsto�ci do  2,44 g cm-3 (TAB.
1). Pomiêdzy warstwa azotowan¹ a osnow¹ istnieje war-
stwa przej�ciowa fazy Ni2Ti o grubo�ci ok. 50 nm i rozmia-
rach ziaren rzêdu 30-40 nm. Wyniki zamieszczone w TA-
BELI 1 oraz obrazy mikroskopowe na RYS.1 pokazuj¹ wy-
sok¹ chropowato�æ na obu powierzchniach warstwy przej-
�ciowej.
Pomiary korozyjne wskazuj¹ na wysok¹ odporno�æ koro-
zyjn¹ azotowanych próbek. Ustalone warto�ci wynosz¹
odpowiednio: Ekor = - 66 mV, potencja³ przebicia Ebr=+2143
mV. Warto�ci te s¹ dwa razy lepsze ni¿ uzyskane dla pró-
bek pokrytych TiO2 na drodze pasywacji [6].

Wnioski

1. Azotowanie powierzchni stopu NiTi metod¹ jarzeniow¹
tworzy jednorodn¹, pod wzglêdem grubo�ci, warstwê sk³a-
daj¹c¹ siê  g³ównie z TiN o strukturze nanokrystakicznej
2. Azotowanie powierzchni NiTi tworzy cienk¹ warstwê fazy
miêdzymetalicznej Ni2Ti pomiêdzy warstw¹ zewnêtrzn¹ a
osnow¹.
3. Powierzchnia azotowana w temperaturze 400°C wyka-
zuje wysoka odporno�æ korozyjn¹. Potencja³ przebicia, po-
mierzony w roztworze Tyroda, wynosi Ebr=+2143 mV.

c 

4 

d 

A 
B 

a 
b 

B 

A 

FIG. 1. Mikrostruktura azotowanej powierzchni
stopu NiTi: a-mikrostruktura przekroju
poprzecznego, b- obraz wysokorozdzielczy, c-
obraz dyfrakcyjny uzyskany z warstwy
wierzchniej.
FIG. 1. Microstructure of the nitrided layer: a, b-
cross-section microstructure of the nitrided
surface, c-selected area diffraction pattern, d-
HREM image of the layer A.

Nr 47-3.p65 05-09-10, 20:21135



136

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

CHARAKTERYSTYKI
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badañ tribologicz-
nych wk³adki endoprotezy stawu kolanowego wyko-
nanej z polietylenu UHMWPE. Wk³adkê do badañ
uzyskano po zabiegu reimplantacji, po dwuletnim okre-
sie jej u¿ytkowania. Badania prowadzono na standar-
dowym testerze tribologicznym typu trzpieñ/tarcza.
W pierwszym etapie badañ w³a�ciwo�ci tribologicz-
nych polietylenowej wk³adki wykonano testy w warun-
kach tarcia technicznie suchego. Nastêpnie przepro-
wadzono próby tarciowe z udzia³em naturalnej cieczy
stawowej. Z uwagi na zró¿nicowany rozk³ad nacisków
panuj¹cy na powierzchni polietylenowej wk³adki, pod-
czas jej pracy w rzeczywistych warunkach, próbki
polietylenu pobrano z ró¿nych miejsc powierzchni ro-
boczej wk³adki. Porównawczo wyznaczono w³a�ciwo-
�ci tribologiczne polietylenu z miejsc nieobci¹¿onych.
Otrzymane wyniki badañ tarciowych wskazuj¹ na zró¿-
nicowane w³a�ciwo�ci tribologiczne badanych próbek.

In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),136-140]

Wprowadzenie

Zmiany zwyrodnieniowe stawów obserwuje siê ju¿ u
pacjentów w wieku oko³o 15 lat. Wraz z wiekiem wzrasta
procentowy udzia³ chorych w populacji. U ludzi powy¿ej 60
roku ¿ycia choroba zwyrodnieniowa stawów stanowi 50 -
60 % wszystkich przewlek³ych chorób i po schorzeniach
uk³adu kr¹¿enia jest najczêstsz¹ przyczyn¹ inwalidztwa [1].
Istnieje kilka wypracowanych metod leczenia schorzeñ
zwyrodnieniowych stawów: pocz¹wszy od usprawniania
ruchowego, leczenia farmakologicznego, a skoñczywszy na
technikach operacyjnych. Nale¿y jednak zaznaczyæ, ¿e
obecnie jedynie zast¹pienie endoprotez¹, chorobowo zmie-
nionego stawu, uwalnia chorego od bólu i przywraca pe³n¹
ruchomo�æ stawu oraz daje szansê na powrót do normal-
nej aktywno�ci ¿yciowej [1,3].
Problem trwa³o�ci endoprotez stawu kolanowego dotyczy
przede wszystkim ruchomych, wspó³pracuj¹cych ze sob¹,
ich czê�ci, które z jednej strony nara¿one s¹ na tarcie i
zmienne, dynamiczne obci¹¿enia, a z drugiej na korozyjne
oddzia³ywanie p³ynów ustrojowych, miêdzy innymi mazio-
wego. Analiza procesów niszczenia zarówno polietyleno-
wej wk³adki, jak i zjawisk zachodz¹cych w warstwie wierzch-
niej czê�ci metalowej oraz ich wp³yw na niszczenie samej
wk³adki, powinna wnie�æ istotny wk³ad w wyja�nienie zja-
wisk biotribologicznych endoprotez stawu kolanowego [4,7].

THE TRIBOLOGICAL
PROPERTIES OF A
POLYETHYLENE UHMWPE OF AN
ENDOPROSTHESIS FOR A KNEE
JOINT

MAREK JA£BRZYKOWSKI*, ALEKSANDER IWANIAK**, JAN R.
D¥BROWSKI*, PIOTR WOJCIECHOWSKI***, DAMIAN KUSZ***

* KATEDRA MATERIA£OZNAWSTWA, POLITECHNIKA BIA£OSTOCKA,
15-351 BIA£YSTOK, UL. WIEJSKA 45C

** KATEDRA NAUKI O MATERIA£ACH, POLITECHNIKA �L¥SKA,
40-019 KATOWICE, UL. KRASIÑSKIEGO 8
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Abstract

The paper presents the results of investigating the
tribological properties of a knee joint endoprosthesis
insert made of the UHMWPE. The insert was obtained
during the procedure of reimplentation from an
endoprosthesis used by a patient for a period of two
years.
In the first stage of the examination, tests were car-
ried out under conditions of dry friction. Then, friction
tests were conducted in the presence of a natural syno-
vial fluid. Since in real conditions the stress distribu-
tions throughout the surface of the polyethylene in-
sert vary, polyethylene samples were taken from dif-
ferent areas of the insert's working surface. The
tribological properties of polyethylene in areas not
subjected to load were determined by comparison.
The results obtained from friction tests indicate diverse
tribological properties of the samples investigated,
depending on the sampling location.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),136-140]

Introduction

Human joints atrophy is observed even in patients of
about 15 years of age. With progressing age, the percent-
age of patients in the population increases. In patients at
the age of over 60, the degenerative joint disease consti-
tutes 50-60% of all chronic diseases and is one of the most
frequent causes of disablement, second only to cardiovas-
cular system diseases [1]. There are a few treatment meth-
ods for the degenerative joint disease, from improving mo-
tor activities and pharmaceutical treatment to operational
techniques. However, it should be noted that in the current
stage of medical knowledge, it is only the replacement of
an ill joint with an endoprosthesis that removes pain and
restores full mobility of the joint, giving the patient a chance
to return to normal life activities [1,3].
The problem of endoprostheses' durability concerns first of
all their mobile parts which are exposed to friction and vari-
able dynamic loads, and at the same time to a corrosive
influence of systemic fluids, including synovial fluid. An analy-
sis of wear processes of the polyethylene insert, the phe-
nomena occurring in the surface layer of the metal part, as
well as their influence on the wear of the insert itself should
contribute in a significant way to explaining the bio-
tribological processes in endoprostheses of the knee joint
[4,7].
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Materia³y i metodyka badañ

Do badañ wykorzystano endoprotezê po dwu letnim okre-
sie jej u¿ytkowania, pozyskan¹ po zabiegu reimplantacji.
Dla celów badañ, z polietylenowej wk³adki, pobrano próbki
w postaci trzpieni. Poniewa¿ w analizowanym wê�le tarcia
endoprotezy najwiêkszemu zu¿yciu ulega polietylen, w³a-
�ciwo�ci tribologiczne czê�ci metalowej implantu pominiê-
to. Z tego powodu, jako przeciwpróbki wykorzystano tarcze
ze stali NC6. Parametry materia³owe elementów pary tr¹-
cej przedstawiono w TABELI 1.
Poniewa¿ wstêpna ocena makroskopowa powierzchni po-
lietylenu wykaza³a zró¿nicowany stopieñ jego zu¿ycia, próbki
do badañ wyciêto z ró¿nych miejsc roboczej powierzchni
wk³adki. Badaniom poddano tak¿e polietylen z miejsc nie-
obci¹¿onych. Miejsca pobrania próbek do badañ oraz opis
badanych powierzchni przedstawiono na RYS.1.
Badania tribologiczne przeprowadzono z wykorzystaniem
standardowego testera tarciowego typu trzpieñ/tarcza
(RYS.2.). Celem tych badañ by³a ocena w³a�ciwo�ci tribo-
logicznych przygotowanych próbek polietylenu. Nale¿y do-
daæ, ¿e dla celów okre�lenia w³a�ciwo�ci u¿ytkowych ba-
danego polietylenu UHMWPE wykonano wstêpne testy, w
warunkach tarcia technicznie suchego. W dalszej czê�ci
eksperymentu wykonano badania z udzia³em naturalnej cie-
czy stawowej. Ciecz stawow¹ pobrano od chorego z go-
nartroz¹ pierwotn¹.
Po wstêpnych testach tarciowych ustalono nastêpuj¹ce
parametry badañ: nacisk jednostkowy p=4, 6, 10, 15 [MPa],
prêdko�æ �lizgania v=0,15 [m/s] oraz czas tarcia t=3, 5, 8
[h].
Za miarê w³a�ciwo�ci tribologicznych polietylenu przyjêto
warto�æ wspó³czynnika tarcia oraz zu¿ycie masowe przy-
gotowanych próbek. Zu¿ycie masowe próbek polietylenu
oceniano za pomoc¹ wagi cyfrowej Mettler Toledo typ
XS205DV z dok³adno�ci¹ do 1·10-5g.

Wyniki badañ i dyskusja

Wyniki badañ tarciowych wskazuj¹ na zró¿nicowane
charakterystyki tribologiczne badanych próbek polietylenu.
Wykonane testy w warunkach tarcia technicznie suchego
wykaza³y, ¿e wraz ze wzrostem nacisków jednostkowych
nast¹pi³ spadek wspó³czynnika tarcia (RYS.3.). Najwiêkszy
wspó³czynnik tarcia uzyskano dla obci¹¿enia jednostkowe-
go wynosz¹cego 6 [MPa].
 Jednocze�nie uzyskano odwrotn¹ proporcjonalno�æ w od-
niesieniu do zu¿ycia masowego próbek. (RYS.4.). Przy mak-
symalnym obci¹¿eniu wêz³a tarcia, któremu odpowiada

Research materials and methodology

For the investigation, an endoprosthesis after 2 years of
use was obtained from a patient during the reimplantation
procedure. In order to test friction, shank-shaped samples
were taken from the insert. Since in the analyzed
endoprosthesis friction area, it is polyethylene that is sub-
ject to wear, tribological properties of a metal element of
the implant were not taken into account. For this reason,
disks used as counter samples were made of NC6 tool steel,
i.e. a material of much greater abrasion resistance than
polyethylene. Material parameters for elements of the fric-
tion couple are presented in TABLE 1.
Since a preliminary macroscopic evaluation of the
polyethylene surface indicated a varied degree of its wear,
samples for the investigation were cut out from different
locations of the insert's working area. Polyethylene from
areas not subjected to load was examined as well. The sam-
pling locations and a description of the investigated areas
are presented in FIG.1.
Tribological investigations were carried out by means of a
standard shank/disk friction testing device (FIG.2.). The pur-
pose of these investigations was to evaluate the tribological
properties of the polyethylene samples prepared. It should
be noted that in order to recognize operational properties of
the UHMWPE after its use, preliminary investigations of dry
friction were carried out. In further part of the experiment,

Oznaczenie/cecha 
Parameters 

 
Element pary 

Friction couple Materia³ 
Material 

Wymiary 
Size 

Próbka (trzpieñ) 
Sample (pin) 

 

Polietylen 
Polyethylene 
UHMWPE 

 
Ø 4 x 5 

Przeciwpróbka (tarcza) 
Counter samples (disk) 

Stal NC6 
Steel NC6 Ø 150 x 10 

 
TABELA 1. Parametry materia³owe elementów
pary tr¹cej u¿ytych w badaniach.
TABLE 1. Material parameters for the friction
couple used in the investigation.

RYS. 1. Endoproteza wykorzystana do badañ: a)
widok ogólny z zaznaczonymi miejscami pobrania
próbek polietylenu: 1-powierzchnia robocza (PR);
2-powierzchnia nieobci¹¿ona (swobodna) wk³adki
(PS); b) miejsca pobrania próbek z powierzchni
roboczej wk³adki (PR).
FIG. 1. Investigated endoprosthesis of the knee
joint: a) general view: 1-working surface (PR); 2-
unloaded (free) insert surface (PS); b)
polyethylene sampling locations on the insert
working surface (PR).

 

 

 

 

 

         4 

 

 

   1    8 

         5 

  2     9 

         6 

   3   10 
 

         7 

a) b) 

2 

1 

2

1

n 
F

a) b) 

RYS. 2. Aparat trzpieñ/tarcza: a) widok ogólny
urz¹dzenia, b) schemat wêz³a tarcia; 1, 2 -
elementy pary tarciowej (trzpieñ-polietylen
UHMWPE/tarcza-stal NC6).
FIG. 2. Shank/disk tribometer used for the
investigation: a) general view, b) diagram of
friction area; 1, 2 - components of the friction
couple (shank- UHMWPE polyethylene/disk - NC6
steel).
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tests were carried out in the presence of a natural synovial
fluid. The synovial fluid was taken from a patient with pri-
mary gonarthrosis. After preliminary friction tests, the fol-
lowing investigation parameters were determined: unit pres-
sure p=4, 6, 10, 15 [MPa], sliding speed v=0,15 [m/s] and
friction time t=3, 5, 8 [h].
The value of the friction coefficient and weight consumption
of the samples taken were assumed as parameters defin-
ing the tribological properties of polyethylene. Weight con-
sumption of the polyethylene samples was measured by
means of a digital Mettler Toledo type XS205DV scale with
an accuracy of 1·10-5 [g].

Investigation results and discussion

The results of friction investigations show varied
tribological characteristics of the investigated polyethylene

minimalna warto�æ wspó³czynnika tarcia, uzyskano najwiêk-
sz¹ warto�æ zu¿ycia masowego. Mo¿e to byæ wynikiem
mikrodeformacji plastycznych powierzchni czo³owej próbki
i ³atwiejszego jej �cinania, co skutkuje mniejszymi warto-
�ciami wspó³czynnika tarcia. Prowadzi to równie¿ do wzro-
stu rzeczywistej powierzchni kontaktu. W efekcie nastêpu-
je spadek nacisków jednostkowych. Jednak stosunkowo
wysokie warto�ci nacisków destrukcyjnie dzia³aj¹ na mate-
ria³. Analiza uzyskanych wyników mo¿e sk³aniaæ tak¿e do
wniosku, ¿e istnieje pewna warto�æ obci¹¿enia, dla anali-
zowanego wêz³a tarcia, zawieraj¹ca siê pomiêdzy 6 a 10
[MPa], gdzie przy niewielkich oporach ruchu mo¿e nastê-
powaæ niewielkie zu¿ycia materia³u.

W drugim etapie badañ przeprowadzono testy tribologicz-
ne z udzia³em naturalnej cieczy stawowej (CS). Uzyskane
dane wskazuj¹, ¿e w przypadku powierzchni nieobci¹¿o-
nych, które mo¿na porównaæ, do materia³u wyj�ciowego
(przed operacj¹ implantacji), ciecz stawowa niekorzystnie
wp³ywa na warunki tarcia (PS i PS+CS) (RYS.5.). Mo¿e to
�wiadczyæ o niepo¿¹danej obecno�ci takiej cieczy w sztucz-
nym stawie z uwagi na trwa³o�æ elementów roboczych. W
odniesieniu do powierzchni roboczych (PR) polietylenowej
wk³adki endoprotezy, ciecz stawowa, pomimo, i¿ by³a cho-
robowo zmieniona, zmniejsza opory ruchu. Taki stan mo¿e
byæ spowodowany os³abionymi (pierwotnie du¿o lepszymi)
w³a�ciwo�ciami mechanicznymi eksploatowanej ju¿ wk³ad-
ki polietylenowej, co objawia siê miêdzy innymi mniejsz¹
odporno�ci¹ na naprê¿enia �cinaj¹ce. Obecno�æ cieczy sta-
wowej w takim wê�le tribologicznym polepsza warunki tar-
cia.
Wykonane testy ujawni³y, ¿e w³a�ciwo�ci tribologiczne ba-
danych próbek zale¿¹, m.in. od miejsca pobrania próbki.
Na RYS.6. przedstawiono wyniki pomiaru wspó³czynnika
tarcia dla próbek pobranych z miejsc oznaczonych cyfr¹ 4 i
6 - z powierzchni roboczej wk³adki.
W przypadku próbki pobranej z miejsca oznaczonego jako
6 w pocz¹tkowym etapie testu nastêpuje przyrost warto�ci
wspó³czynnika tarcia. Jednak w dalszym etapie obserwuje
siê jego spadek do warto�ci minimalnej, wynosz¹cej oko³o
0,05. Natomiast dla próbki pobranej z miejsca 4 po pocz¹t-
kowym gwa³towny przyro�cie warto�ci wspó³czynnika tar-
cia, nastêpuje najpierw jego stabilizacja na poziomie oko³o
0,15, po czym pod koniec procesu znowu przyrost - do
warto�ci oko³o 0,18. Z przedstawionego wykresu jedno-
znacznie widaæ mniej korzystne charakterystyki tribologiczne
próbki pobranej z miejsca 4.
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RYS. 3. Warto�æ wspó³czynnika tarcia w funkcji
nacisków jednostkowych (próbki z powierzchni
nieobci¹¿onych - PS, czas tarcia t=5 h).
FIG. 3. Value of friction coefficient as a function
of unit pressures (polyethylene samples taken
from unloaded insert surfaces - PS, time t=5 h).
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RYS. 4. Zu¿ycie masowe próbek w funkcji
nacisków jednostkowych (próbki z powierzchni
nieobci¹¿onych - PS, czas tarcia t=5 h).
FIG. 4. Weight consumption of the samples as a
function of unit pressures (polyethylene samples
taken from unloaded insert surfaces -PS,
time=5h).
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RYS. 5. Porównanie warto�ci wspó³czynnika tarcia
dla próbek polietylenu: PS, PR - tarcie na sucho;
PS+CS, PR+CS - tarcie w �rodowisku cieczy
stawowej (czas tarcia t=8h, nacisk jednostkowy
p=15 MPa).
FIG. 5. Comparison of friction coefficient values
for samples of polyethylene: PS, PR - dry friction;
PS+CS, PR+CS - in a synovial fluid environment
(time t=8h, unit pressures p=15 MPa).
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Wyniki badañ zu¿ycia masowego potwierdzaj¹ spostrze-
¿enia o mniej korzystnych charakterystykach tribologicznych
próbki 4. Z wykresu na RYS.7 wynika wiêksze zu¿ycie próbki
4 (o ponad 100 %) w porównaniu do próbki 6. Powy¿szy
fakt, mo¿e �wiadczyæ o zró¿nicowanym stopniu destrukcji
materia³u w ró¿nych miejscach wk³adki analizowanej endo-

protezy. Nale¿y dodaæ, ¿e próbka oznaczona jako 4 zosta-
³a pobrana od strony rzepki, tj. przedniej czê�ci stawu, za�
próbka 6 z czê�ci tylnej endoprotezy. Na tej podstawie
mo¿na przypuszczaæ, ¿e najbardziej nara¿one na zu¿ycie
s¹ obszary przedniej czê�ci sztucznego stawu. Ulegaj¹ one
wiêkszemu odkszta³ceniu, a wk³adka traci swoje pierwotne
w³a�ciwo�ci u¿ytkowe, czego potwierdzeniem mog¹ byæ
wyniki badañ tarcia i zu¿ycia próbek pobranych z ró¿nych
miejsc wk³adki.
Uzyskane w trakcie omówionych badañ wyniki nale¿y trak-
towaæ jako wstêpne. Powinny one byæ punktem wyj�cia do
dalszych badañ. Autorzy zdaj¹ sobie sprawê, ¿e dopiero

samples. The tests conducted under dry friction conditions
indicated that as unit pressures increased, the friction coef-
ficient fell (FIG.3.). The highest friction coefficient was ob-
tained for a unit pressure of 6 [MPa].
At the same time it was discovered that an increase in unit
pressures led to higher weight consumption of the samples
(FIG.4). At a maximum load of the analyzed friction area,
corresponding to the minimal value of the friction coefficient,
the highest weight consumption was obtained. This may be
the result of plastic microdeformation of the sample's front
area and its easier shearing, which results in lower values
of the friction coefficient. It leads to a growth of the actual
contact surface and, in consequence, to a decrease in unit
pressures. An analysis of the results obtained may lead to
a conclusion that there exists a load value for the analysed
friction area within 6 and 10 [MPa], where with slight resist-
ance to motion, little wear of the material may be observed.
During the second stage of the investigations, tribological
tests were carried out in the presence of a natural synovial
fluid. The data obtained indicate that in the case of unloaded
surfaces, which may be compared to the initial material (be-
fore implantation), the synovial fluid adversely affects the
friction conditions (FIG.5). This may indicate undesirable
presence of such fluid in an artificial joint due to the durabil-
ity of working parts. As regards the working surfaces (PR)
of the polyethylene endoprosthesis insert, the synovial fluid,
although pathologically changed, reduces resistance to
motion. Such condition may be caused by weakened me-
chanical properties of the already used polyethylene insert,
which manifests itself, inter alia, in lower resistance to shear
stress. Presence of the synovial fluid in this friction area
improves friction conditions.

The tests conducted have revealed that tribological proper-
ties of the investigated samples depend on the sampling
location. The friction coefficient assumes different values,
depending on the sampling location.  In FIG.6, the results
of friction coefficient measurements are presented for sam-
ples taken from locations marked with 4 and 6 of the insert
working area.
For the sample taken from the location marked as 6 the
friction coefficient value goes up in the initial stage of inves-
tigation. In further stages, however, its value decreases to
a minimum of about 0.05. For the sample taken from the
location marked as 4, after an initial abrupt increase of the
friction coefficient, it stabilizes at about 0.15, and near the
end of the process it increases again to ca. 0.18. As can be
clearly seen from the chart below, the tribological proper-
ties are less favourable for the sample taken from location
4. Also, the weight consumption of sample 4 was by over
100% greater than for sample 6.
The results of investigating the weight consumption con-
firm the observations concerning less favourable tribological
characteristics of sample 4. The chart in FIG.7 indicates
greater wear of sample 4 than of sample 6. This fact may
indicate a varied degree of material destruction in different
parts of the analyzed endoprosthesis insert.  It should be
mentioned that sample 4 was taken from the area next to
the patella, i.e. the front side of the joint, whereas sample 6
from the back part of the endoprosthesis. Based on this
information, one can assume that areas of the front part of
an artificial joint are most vulnerable to wear. They are sub-
ject to greater deformation and the insert loses its original
operational properties, the confirmation of which are the
results of friction and wear investigations for samples taken
from different insert locations.
The results obtained in the investigation discussed should
be treated as preliminary ones. They should constitute a
starting point for further research. The authors are aware of
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RYS. 6. Warto�ci wspó³czynnika tarcia dla próbek
pobranych z ró¿nych miejsc powierzchni roboczej
wk³adki (tarcie w �rodowisku CS, nacisk
jednostkowy p=15 MPa).
FIG.  6. Values of friction coefficient in the synovial
fluid environment for samples taken from
locations marked as 4 and 6, respectively, of the
insert working area (friction in a synovial fluid
environment CS, unit pressures p=15 [MPa]).
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FIG. 7. Results of investigating the weight
consumption for samples 4 and 6 (friction in the
synovial fluid environment CS, time t=8h, unit
pressures p=15 [MPa]).
RYS. 7. Wyniki badañ zu¿ycia masowego dla
próbek 4 i 6 (tarcie w �rodowisku CS, czas tarcia
t = 8 h, nacisk jednostkowy p=15 MPa).
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the fact that only investigation of a larger amount of experi-
mental material may authorize them to draw more general
conclusions.

Conclusions

Based on the investigation results obtained and analy-
ses carried out, one can formulate the following conclusions:
1. It has been found out that while investigating dry friction,
with an increase in unit pressure a reduction takes place of
the friction coefficient for non-deformed polyethylene, cou-
pled with a simultaneous increase in its weight consump-
tion. At the same time, it was noted that there might exist a
boundary unit pressure point, when optimum friction condi-
tions could occur, characterized by minimum material wear.
2. The results of tests in the presence of a natural synovial
fluid (properties and composition changed as a result of a
degenerative joint disease) indicate its adverse effect dur-
ing friction of non-deformed polyethylene. In later periods
of operation, a favourable influence of the fluid on wear and
friction coefficient reduction were noted.
3. The working surface of a polyethylene insert is exposed
to diverse operating conditions, which manifests itself in a
different degree of its deformation. In the investigated
endoprosthesis, the most deformed insert area was the one
on the side of the patella. This area is probably subject to
the greatest stresses while working.
4. The results obtained in the investigation discussed should
be treated as preliminary ones.
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bardziej kompleksowe badania, wiêkszej ilo�ci materia³ów
endoprotez, upowa¿ni do formu³owania ogólniejszych wnio-
sków.

Wnioski

Na podstawie uzyskanych wyników badañ i przeprowa-
dzonej analizy mo¿na sformu³owaæ nastêpuj¹ce wnioski:
1. Stwierdzono, ¿e w warunkach tarcia technicznie suche-
go, wraz ze wzrostem nacisków jednostkowych, nastêpuje
spadek warto�ci wspó³czynnika tarcia i jednoczesny wzrost
masowego zu¿ycia próbek. Zwrócono uwagê na mo¿liwo�æ
wyst¹pienia granicznego punktu nacisków jednostkowych,
przy którym mog¹ wystêpowaæ optymalne warunki tarcia,
charakteryzuj¹ce siê minimalnym zu¿yciem materia³u.
2. Wyniki testów z udzia³em naturalnej cieczy stawowej
(w³a�ciwo�ci i sk³ad zmienione przez chorobê zwyrodnie-
niow¹) wskazuj¹ na jej niekorzystny wp³yw podczas tarcia
z wykorzystaniem materia³u pobranego z powierzchni nie-
obci¹¿onych. Podczas badañ z udzia³em próbek pobranych
z powierzchni roboczych obserwowano korzystny wp³yw tej
cieczy na warto�ci wspó³czynnika tarcia i zu¿ycie masowe
próbek.
3. Powierzchnia robocza polietylenowej wk³adki podlega
zró¿nicowanym warunkom pracy, co przejawia siê ró¿nym
stopniem jej destrukcji. W badanej endoprotezie obszarem
nara¿onym na najwiêksze warunki wymuszeñ zewnêtrznych
jest prawdopodobnie przednia czê�æ wk³adki, od strony rzep-
ki.
4. Otrzymane wyniki nale¿y traktowaæ jako wstêpne i punkt
wyj�cia do dalszych badañ.
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Wprowadzenie

W urologii stenty wykorzystane s¹ zarówno w celu wy-
eliminowania zwê¿eñ cewkowych, jak i moczowodowych.
Zabieg za³o¿enia stentu do cewki moczowej, przy jej okluzji
spowodowanej ³agodnym rozrostem stercza (BPH), opisa³
po raz pierwszy Fabian w 1980 roku [1,2]. Zastosowanie
stentów w tych przypadkach pozwala unikn¹æ konieczno-
�ci niewygodnego dla pacjenta cewnikowania. Aktualnie
metoda endoskopowej implantacji stentów przy ³agodnym
przero�cie stercza znalaz³a zastosowanie w leczeniu zwê-
¿eñ cewki moczowej, jak równie¿ mo¿e byæ przydatna u
dzieci przy zwê¿eniach cewki moczowej, wystêpuj¹cych po
operacjach jej rekonstrukcji. Innym wskazaniem do implan-
tacji stentu w urologii s¹ ³agodne lub nowotworowe zwê¿e-
nia moczowodów, zw³aszcza pacjentów zakwalifikowanych
do leczenia operacyjnego, lecz obci¹¿onych innymi powa¿-
nymi schorzeniami [3,4]. Jednocze�nie prowadzone s¹ ba-
dania zamierzaj¹ce do radykalnego zmniejszenia ilo�ci
powik³añ zwi¹zanych z technik¹ implantowania. Ekspery-
mentalnie testuje siê wiele biomateria³ów miêdzy innymi o
niskiej trombogenno�ci, z których mo¿na wytwarzaæ stenty
[5,8].

Metodyka

W celu przeprowadzenia analizy numerycznej wytypo-
wano model geometryczny stentu urologicznego zalecany
w praktyce medycznej [9]. W szczególno�ci analizowano
samorozprê¿alny stent urologiczny którego samorozprê¿al-
no�æ wynika z postaci konstrukcyjnej stentu jak równie¿ z
w³asno�ci mechanicznych biomateria³u metalicznego. Geo-
metria bazowa³a na istniej¹cym stencie typu UroLume®. W
pracy analizowano cechy u¿ytkowe stentów wytwarzanych
z ró¿nych biomateria³ów, za³o¿ono zmianê �rednicy, nomi-
nalnej 14 mm do �rednicy umo¿liwiaj¹cej implantacjê we-
wn¹trz zwê¿onej cewki moczowej. Na podstawie za³o¿o-
nych cech geometrycznych [10] opracowano model geo-
metryczny stentu urologicznego. Stent by³ siateczk¹ o d³u-
go�ci L=21 mm i �rednicy zewnêtrznej D=14 mm wykona-
n¹ z 24 drutów o �rednicy d=0.3 mm. Analiza zosta³a prze-
prowadzona dla 3 ró¿nych rodzajów biomateria³ów stentu -
TABELA 1. Analizowane stenty urologiczne zosta³y podzie-
lone na elementy skoñczone typu SOLID 95 - RYS.1. Mo-
del zosta³ podzielony na 3 czê�ci, z których w obliczeniach
rozpatrywano czê�æ �rodkow¹ - RYS.2. Dla wszystkich mo-
deli zosta³y przeprowadzone symulacje zaci�niêcia stentu
kolejno o 6, 8 oraz 10 mm na �rednicy.

Wyniki

Przyk³adowy stan naprê¿eñ zredukowanych oraz od-
kszta³ceñ w elementach stentu urologicznego przy za³o¿o-
nym przemieszczeniu promieniowym 3 mm  przedstawio-
no na RYS. 3 i 4. Za³o¿enie przemieszczenia promieniowe-

BIOMECHANICAL ANALYSIS
OF UROLOGICAL STENTS

W. KAJZER, J. MARCINIAK

INSTYTUT MATERIA£ÓW IN¯YNIERSKICH I BIOMEDYCZNYCH, WYDZIA£

MECHANICZNY TECHNOLOGICZNY, POLITECHNIKA �L¥SKA, UL.
KONARSKIEGO 18A, 44-100 GLIWICE

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),141-143]

Introduction

Stents in urology are used either to eliminate narrowing
of the urethra or ureter. Stent insertion to urethra, while
urether was narrowed by the Bening Postatic Hyperpalsion
(BPH), was described for the first time in 1980 by Fabian
[1,2]. The catheterization which is uncomfortable for patient
is not necessary when we use stent. Nowadays endoscopic
stent implantation method which is used to treat the BPH is
also used to treat narrowing of urethra. Stents implantation
is also recommended for narrowing or cancerous narrow-
ing of ureter. It is especially useful for patients who are quali-
fied to surgery but with some serious disabilities that make
normal operation impossible [3,4]. At the same time, re-
search on radical decrease of complications connected with
the implantation technique are conducted. Many
biomaterials of low thrombogenity (designed for stents) are
experimentally tested [5,8].

Methods

In order to perform numerical analyses a geometrical
model of the urological stent (recommended in the clinical
practice) was selected [9]. In particular the self-expanding
urological stent was analyzed. The ability to self-expanding
of the stent results from its construction as well as mechani-
cal properties of the metallic biomaterial. The geometry was
based on the existing UroLume® stent. Application features
of stents made of different biomaterials were analyzed in
the work. The change of the nominal diameter (14 mm) to
the implantable diameter (implantation of the stent into the
constricted urethra) was set.

On the basis of the applied geometrical features [10] a
model of the urological stent was worked out. It was a mesh
of L=21 mm length and outer diameter D=14 mm made of

Biomateria³ 
Biomaterial 

Modu³ 
Younga 
Young�s 
modulus 

MPa 

Liczba 
Poisson�a 
Poisson�s 

ratio  
v 

Granica 
plastyczno�ci 
Yield point 

Rp0.2min, MPa 

Nitinol  (SE 508 
WIRE) [11] 

58000 0.3 1150 

Stal 
austenityczna  
Stainless steel 
Cr-Ni-Mo (AISI 
316L) [12] 

200000 0.33 690 

Stop kobaltu  
Cobalt alloy 
(L605) [13] 

243000 0.3 485 

 
TABELA 1. W³asno�ci mechaniczne
biomateria³ów metalowych wykorzystanych w
analizie.
TABLE 1. Mechanical properties of metallic
biomaterials used in the analysis.
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24 wires of the diameter d=0.3 mm. The analyses were
carried out for 3 different biomaterials - TABLE 1. The
analyzed urological stents were meshed with the use of the
SOLID 95 finite element - FIG.1. Model was divided into 3
parts. However, only the central part was analyzed - FIG.2.

Results

FIGs.3 and 4 present an example of reduced stresses
and strains in the urological stent for the assumed radial
displacement equal to 3 mm. The aim of the radial displace-
ment assumption was the decrease of the stent' diameter
what allowed to introduce the stent into an implantation
device. Obtained results for all analyzed biomaterials and
assumed radial displacements (3, 4 and 5 mm) as well as
the elongation of the stent were presented in TABLE 2.

Summary

The numerical analysis of the urological stent was car-
ried out. The analysis took into consideration the conditions
of endoscopic operation as well as treatment of the con-
stricted urethra caused by a benign prostatic hypertrophy
(BPH) or diseases or accidents. The implantation proce-
dure was followed by the initial clamping of the stent in the
implantation device. The clamping should not cause a plas-
tic strain, ie. the yield point of the biomaterial should not be
exceeded. The obtained stresses and strains were the ba-
sis for the optimization of geometrical features and mechani-
cal properties of the metallic biomaterial designed for stents.
The further work will concern a mating of a self-expanding
stent with a urethra.

go mia³o na celu zmniejszenie �rednicy stentu o zadan¹
warto�æ przemieszczenia umo¿liwiaj¹c tym samym wpro-
wadzenie stentu do urz¹dzenia implantacyjnego. Otrzyma-
ne wyniki obliczeñ dla wszystkich analizowanych biomate-
ria³ów i za³o¿onych przemieszczeñ promieniowych (3, 4 i 5
mm) oraz wyd³u¿enie stentu podczas zaciskania przedsta-
wiono w TABELI 2.

Podsumowanie

Przeprowadzono analizê numeryczn¹ stentu urologicz-
nego z uwzglêdnieniem uwarunkowañ zabiegu endosko-
powego i leczenia zwê¿eñ cewki moczowej spowodowanej
³agodnym rozrostem prostaty (BPH) lub zwê¿eniami cewki
moczowej powsta³ymi w wyniku przebytych chorób lub wy-
padków. Zabieg implantacji zwi¹zany by³ z pocz¹tkowym
zaci�niêciem stentu w urz¹dzeniu implantacyjnym. Zaci�niê-
cie nie powinno spowodowaæ trwa³ego odkszta³cenia ma-
teria³u stentu tj. nie powinna zostaæ przekroczona granica
plastyczno�ci biomateria³u. Wyznaczone warto�ci naprê¿eñ
i odkszta³ceñ elementów stentu cewkowego stanowi³o pod-
stawê do optymalizacji cech geometrycznych i w³asno�ci
mechanicznych tworzywa metalicznego stosowanego do
wyrobu stentów. W dalszych analizach prowadzona bêdzie
symulacja wspó³pracy samorozprê¿alnego stentu urologicz-
nego z cewk¹ moczow¹.

RYS. 1. Fragment stentu z
na³o¿on¹ siatk¹
elementów skoñczonych
typu SOLID 95.
FIG. 1. Fragment of the
meshed stent.

RYS. 2. Podzia³ stentu
urologicznego na
segmenty.
FIG. 2. Division of the
urological stent.

RYS. 3. Stan naprê¿eñ
redukowanych dla modelu
wykonanego z nitinolu,
MPa.
FIG. 3. Reduced stresses in
the nitinol model, MPa.

RYS. 4. Stan odkszta³-
ceñ redukowanych dla
modelu wykonanego z
nitinolu, x100%.
FIG. 4. Reduced strains
in the nitinol model,
x100%.

Biomateria³ 
Biomaterial 

Za³o¿ one 
przemiszczenie 

promieniowe 
Assumed radial 
displacements  

mm 

Naprê¿ enia 
zredukowane 

Reduced 
stresses 

 
MPa 

Odkszta³cenia 
zredukowane 

Reduced strains 
 

% 

D³ugo�æ przed 
zaci�niêciem 

Length before 
clamping 

 
mm 

D³ugo�æ po zaci�niêciu 
Length after clamping, 

 
mm 

3 122 ÷ 793 0.2 ÷ 1.3 21 25.5 
4 141 ÷ 984 0.2 ÷ 1.6 21 28.9 

Nitinol 
(SE 508 Wire) 

5 153 ÷ 1167 0.2 ÷ 2.0 21 31.2 
3 408 ÷ 2732 0.2 ÷ 1.3 21 25.5 
4 468 ÷ 3385 0.2 ÷ 1.6 21 28.9 

Stal  
Stainless steel CrNiMo 

(AISI316L) 5 515 ÷ 4014 0.2 ÷ 2.0 21 31.2 
3 512 ÷3324 0.2 ÷ 1.3 21 25.5 
4 590 ÷ 4125 0.2 ÷ 1.6 21 28.9 

Stop CoCr 
Cobalt alloy 

(L605) 5 642 ÷ 4889 0.2 ÷ 2.0 21 31.2 

 
TABELA 2. Wyniki analizy numerycznej dla
wszystkich analizowanych biomateria³ów przy
za³o¿onych przemieszczeniach promieniowych.
TABLE 2. Results of the numerical analysis for all
analyzed biomaterials for the assumed radial
displacements
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KOPOLIMERY GLIKOLIDU Z TMC,
METODA WYZNACZANIA
MIKROSTRUKTURY £AÑCUCHA
Z POMOC¥ SPEKTROSKOPII NMR

JANUSZ KASPERCZYK, PIOTR DOBRZYÑSKI, MACIEJ BERO

CENTRUM CHEMII POLIMERÓW PAN W ZABRZU

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),143-145]

Wstêp

Syntetyczne bioresorbowalne polimery, zw³aszcza alifa-
tyczne poliestry, znalaz³y z powodzeniem zastosowanie  w
medycynie jako materia³ z którego formuje siê degradowal-
ne implanty chirurgiczne, no�niki leków czy pod³o¿a w ho-
dowli komórek. Z po�ród tych materia³ów, kopolimery gli-
kolidu z trimetylowêglanem (TMC) wydaj¹ siê bardzo inte-
resuj¹ce ze wzglêdu na do�æ du¿e mo¿liwo�ci modyfikacji
ich w³a�ciwo�ci, zwiêkszania elastyczno�ci i zmian profilu
degradacji, poprzez zmiany zawarto�ci ugrupowañ wêgla-
nowych. Pierwszym kopolimerem tego rodzaju, który zna-
laz³ zastosowanie jako materia³ do tworzenia elastycznych
nici chirurgicznych jest materia³ znany pod handlow¹ na-
zw¹ MaxonÒ. Podczas gdy wiele patentów opisuje sposób
otrzymywanie kopolimerów TMC z glikolidem, wci¹¿ bra-
kuje szczegó³owej charakterystyki procesu ich syntezy, a
tak¿e w³a�ciwo�ci i mikrostruktury ³añcucha. W naszej pra-
cy wykonali�my dok³adn¹ analizê mikrostruktury kopolime-
rów glikolidu z TMC i DMC, u¿ywaj¹c zarówno spektrosko-
pii H-1 jak i C-13 NMR. Poprzez okre�lenie pochodzenia
niektórych sygna³ów, uda³o nam siê wyprowadziæ równa-
nia, które okaza³y siê bardzo pomocne przy okre�laniu mi-
krostruktury ³añcucha kopolimeru, jak równie¿ procesów j¹
kszta³tuj¹cych

Analiza NMR kopolimerów glikolidu z
TMC

Analizê mikrostruktury kopolimerów glikolidu z wêglana-
mi przeprowadzono porównuj¹c próbki otrzymanych kopo-

GLICOLIDE/TRIMETHYLENE
CARBONATE(TMC)
COPOLYMERS, CHAIN
MICROSTRUCTURE ANALYSIS BY
HIGH RESOLUTION NMR
SPECTROSCOPY

JANUSZ KASPERCZYK, PIOTR DOBRZYÑSKI, MACIEJ BERO

CENTRE OF POLYMER CHEMISTRY, POLISH ACADEMY OF SCIENCES

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),143-145]

Introduction

The synthetic bioresorbable polymers, mainly aliphatic
polyesters, with success have been used in medicine as
materials to formation of biodegardable surgical implants,
drug delivery systems and scaffolds. Among such polyes-
ters, glycolide copolymers with trimethylene carbonate
(TMC) are very promising on the basis of high possibility to
the physical properties modification such as the increase of
flexibility or the degradation profile changes. This modifica-
tion may be performed by changes of the carbonate units
contents in copolymer chain.
The first copolymer of glycolide with TMC, which has been
found a commercial  application in medicine as surgical
sutures, was MaxonÒ . Many patents describe obtainment
methods of glycolide/TMC copolymers, but still disadvan-
tage of detailed characterization of synthesis process and
properties of obtained polymers and lack of particular chain
microstructure analysis.
In this work,  the detailed analysis of the chain microstruc-
ture in glycolide/TMC copolymers was performed on the
basis of H-1 and C-13 NMR spectra. The equations to cal-
culation coefficients and parameters necessary to normal
characterization of the copolymer chain structure were for-
mulated such as average lengths of blocks, randomization
and transesterification coefficient.
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limerów zawieraj¹cych ró¿ne udzia³y jednostek komonome-
rycznych glikolidylowych GG do wêglanowych w ³añcuchach
kopolimerów: 15/85 ; 30/70; 50/50; 70/30 [mol %] oraz po-
siadaj¹cych ró¿n¹ mikrostrukturê ³añcuchów; semiblokow¹,
statystyczn¹ i czê�ciowo ztransestryfikowan¹. Zmiana
udzia³ów jednostek komonomerycznych pozwoli³a równie¿
na �ledzenie zmian intensywno�ci linii rezonansowych wraz
ze zmian¹ sk³adu komonomerycznego ³añcuchów kopoli-
meru. W widmie H-1 NMR kopolimeru glikolidu z TMC mo¿-
na zaobserwowaæ szereg linii odpowiadaj¹cym odpowied-
nim sekwencjom komonomerycznym: (zakres grupy mety-
lenowej jednostki glikolidylowej - RYS.1). Dokonane odpo-
wiednie przyporz¹dkowania sygna³ów przedstawia TABE-
LA 1. Z kolej na RYS.2 przedstawiono sygna³y zaobserwo-
wane w widmie 13C NMR, zakresu grup karbonylowych,
ich przyporz¹dkowanie przedstawia TABELA 2.
Wyznaczono parametry opisuj¹ce budowê ³añcuchów ko-
polimerów; �rednie d³ugo�ci bloków, wspó³czynnik transe-
stryfikacji i randomizacji. Z widma H-1 NMR dok³adnie mo¿-
na wyznaczyæ �redni¹ d³ugo�æ bloków jednostek glikolidy-
lowych (Ii oznaczaj¹ intensywno�ci linii rezonansowych po-
szczególnych sekwencji komonomerycznych zgodnie z
TABEL¥ 1)

a �redni¹ d³ugo�æ jednostek wêglanowych mo¿na obliczyæ
wykorzystuj¹c równanie:

gdzie FGG jest udzia³em jednostek glikolidylowych w ³añcu-
chu kopolimerowym, który równie¿ wyznaczamy z widma
H-1 NMR.
Z widma C-13 NMR mo¿na wyznaczyæ  zarówno �redni¹
d³ugo�æ jednostek glikolidylowych jak i trimetylenowêgla-
nowych z nastêpuj¹cych równañ (Ii oznaczaj¹ intensywno-
�ci linii rezonansowych poszczególnych sekwencji komo-
nomerycznych zgodnie z TABELI 2):

 Wspó³czynnik transestryfikacji II rzêdu mo¿na wyznaczyæ
analogicznie jak mia³o to miejsce w przypadku kopoliestrów
laktydu z kaprolaktonem [1] czy glikolidu z kaprolaktonem
[2-4] z równania:

gdzie udzia³ sekwencji TGT w ca³kowicie zrandomizowa-
nym ³añcuchu obliczamy z równania

NMR analysis of glycolide/TMC
copolymers

The microstructure analysis of glicolide/carbonate copoly-
mers was performed by comparison of the copolymers ob-
tained with various ratio of comonomeric units (glycolidyl to
carbonate) in copolymer chain: 15/85 ; 30/70; 50/50; 70/30
[mol %]. The microstructure analysis was facilitated by syn-
thesis of copolymers with various chain microstructure: semi-
block, random and partly trnsesterificated. The changes of
the comonomeric units contents in copolymer chain permit
for tracking of the resonance intensity lines variation during
the changes of comonomeric sequence distribution in co-
polymer chain.
To the analysis of chain microstructure of analyzed copoly-
mers H-1 and C-13 NMR spectra were used. The methyl-
ene protons region (Figure 1) of glycolidyl units in the H-1
NMR spectra of glycolide/carbonate copolymers  turned
sensitive on chain microstructure. All lines in this range were
ordered to appropriate comonomeric sequences (TABLE
1). Moreover, carbonyl region both glycolidyl and carbon-
ate carbons in C-13 NMR spectra (FIG.2) displayed most
sensitive for the changes in chain microstructure of such
copolymers.  Ordering of the observed spectral lines to ap-
propriate comonomeric sequences was shown in TABLE 2.
  The parameters describing copolymer chain structure;
average lenghts of glycolidyl and carbonate blocks,
transesterification coefficients and randomization were for-
mulated.
From H-1 NMR spectrum, detailed information about aver-
age lenghts of glycolidyl blocks may receive (Ii indicates
intensities of resonance lines of respective co-monomeric
sequences according to TABLE 1).

Average lenght of carbonate blocks can be calculated from
equation:

where FGG indicates contents of glycolidyl units in copoly-
mer chain calculated from H-1 NMR spectrum.
From C-13 NMR  average lenghts of glycolidyl and carbon-
ate blocks can be calculated on the basis of below equa-
tions (Ii indicates resonance lines intensities  of individual
comonomeric sequences according to TABLE 2)

The  second mode of transesterification coefficient may be
calculated using the same method which was described for
lactide /caprolactone copolyesters [1] or for glycolide/
caprolactone copolyesters [2-4]

where TGT sequence contents in the completely random
chain may be calculated from equation:
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FIG.1. 1H NMR spectra of TMC/glycolide
copolymers (glicolidyl protons range) obtained
with use of Zr(acac)4  as initiator; glicolidyl
contains ca. A) 70%mol. ; C) 50%mol.; D) 30%mol
and obtained with Fe(acac)3  B) 50%mol.

FIG. 2. 13C NMR spectra of  glycolide/ TMC
copolymers (carbonyl carbon range) obtained:  A)
using Fe(acac)3 as initaiator; contents of
glycolidyl units  ca. 50%mol.;  using Zr(acac)4 as
initiator contents of glycolidyl units ca.  B)
50%mol.; C) 30%mol.

Line 

no 
Comonomeric sequences d[ppm] 

1 GGGGG +  GGGGT +  TGGGG +  TGGGT 4.88 

2 GGGGT 4.81 

3 TGGGT 4.80 

4 TGGGG 4.76 

5 TGGGT 4,75 

6 TGGT 4,74 

7 TGT 4.69 

8 TGGT 4,68 

 
TABELA 1.
TABLE3 1.

Line 

no 
Comonomeric sequences d[ppm] 

 Glycolidyl carbonyl carbon range  

1 TGGT + GGGGT + TGGGT 167,61 

2 TGT 167,36 

3 TGGT 167,26 

4 TGGGG +GGGGT + TGGGT 167,15 

5 TGGGT 167,01 

6 TGGGG 166,90 

7 GGGGG 166,73 

 Carbonate carbonyl carbon range  

8 TT = TT T + GGTT  +TGTT 154,39 

9 TGG = TTGG  + GGTGG + TGTGG 154,20 

10 TGT =  TTGT  + GGTGT + TGTGT 154,03 

 
TABELA 2.
TABLE 2.
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CHARAKTERYSTYKA WARSTWY
WIERZCHNIEJ STOPU Ti6Al4V PO
ODKSZTA£CENIU PRZEZ GIÊCIE

AGNIESZKA KIERZKOWSKA, EL¯BIETA KRASICKA-CYDZIK,
MARIUSZ JENEK

UNIWERSYTET ZIELONOGÓRSKI, UL. PODGÓRNA 50, 65-246
ZIELONA GÓRA

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),146-148]

Wstêp

Elementom implantowym w czasie u¿ytkowania stawia-
ne s¹ dwa podstawowe wymagania: biotolerancja oraz do-
bre w³asno�ci mechaniczne, które szczególnie zale¿¹ od
stanu stereometrycznego anodowej warstwy wierzchniej na-
ra¿onej na oddzia³ywanie �rodowiska korozyjnego, ze-
wnêtrznych obci¹¿eñ oraz na �ródoperacyjne i pooperacyj-
ne uszkodzenia. Wyg³adzenie powierzchni poprzez zmniej-
szenie wysoko�ci i ilo�ci nierówno�ci zmniejsza czynn¹ po-
wierzchniê koroduj¹c¹, zwiêkszaj¹c tym samym odporno�æ
na korozjê. Odporno�æ korozyjna z kolei [1] decyduje o po-
datno�ci implantu na oddzia³ywanie �rodowiska p³ynów i
tkanek, a co za tym idzie o biotolerancji. Wed³ug [2,3], im
mniejsze ubytki korozyjne oraz wy¿szy potencja³ anodowy,
tym wiêksza biotolerancja metalu lub stopu w organizmie.
Na eksploatacyjne w³asno�ci wytrzyma³o�ciowe wed³ug [4]
najsilniejszy wp³yw maj¹: o�rodek korozyjny oraz chropo-
wato�æ powierzchni. Przez zmniejszenie chropowato�ci, np.
Ra z 2,5 do 0,16 µm mo¿na uzyskaæ poprawê wytrzyma³o-
�ci zmêczeniowej o 25÷100%. Niewielu autorów [5,6,7]
analizowa³o równie¿ skutki mechanicznej deformacji na
zachowanie anodowych warstw pasywnych stopów tytanu
w roztworze fizjologicznym.
W pracy przedstawiono zmiany zachodz¹ce na powierzch-
ni próbek wykonanych z implantowego stopu Ti6Al4V po
odkszta³ceniu plastycznym przez giêcie. Zmiany te odpo-
wiadaj¹ odkszta³ceniom zachodz¹cym w warstwach po-
wierzchniowych podczas implantacji (stan �ródoperacyjny).
Warstwê wierzchni¹ charakteryzowano na podstawie pa-
rametrów chropowato�ci oraz przebiegu krzywych Bode`a
(elektrochemiczna spektroskopia impedancyjna EIS). Do-
datkowo wyznaczano potencja³y korozyjne Ekor w celu okre-
�lenia wp³ywu giêcia na odporno�æ korozyjn¹ w roztworze
fizjologicznym Ringera.

Badania

W badaniach zastosowano próbki wykonane z implan-
towego stopu Ti6Al4V o �rednicy 6mm i d³ugo�ci 40mm.
Próbki polerowano mechanicznie, a nastêpnie anodowano
w 0,5 M roztworze H3PO4 (wg patentu 185176). Giêcie (o
k¹ty 10o, 20o, 30o i 20o´2) wykonano wg PN-EN ISO 7438-
2002 z zachowaniem analogii do sposobu �ródoperacyjne-
go kszta³towania prêtów. Czê�æ próbek pozostawiono w
stanie nieodkszta³conym oraz bez anodowania. Pomiary
chropowato�ci 2D i 3D oraz pomiary elektrochemiczne wy-
konano przy u¿yciu odpowiednio: profilografometru PGM-
1C oraz zestawu ATLAS 9831 z platynow¹ elektrod¹ po-
mocnicz¹ i nasycon¹ elektrod¹ kalomelow¹ (NEK) jako elek-
trod¹ odniesienia. W przypadku próbek giêtych, pomiary
dokonywano w strefach max. rozci¹ganych o powierzchni
0,3cm2. Stan stereometryczny oceniano na podstawie wy-
branych parametrów chropowato�ci wg PN-EN ISO 4287:

CHARACTERISTIC SURFACE
LAYER OF Ti6Al4V ALLOY AFTER
DEFORMATION BY BENDING

AGNIESZKA KIERZKOWSKA, ELZBIETA KRASICKA-CYDZIK,
MARIUSZ JENEK

UNIWERSYTET ZIELONOGORSKI, UL. PODGORNA 50, 65-246
ZIELONA GORA

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),146-148]

Introduction

The basic requirements for implant materials include the
biotolerance and proper mechanical properties, which are
particularly dependent on external loads and the stereom-
etry of anodic surface layer. The latter results from the quality
of procedures applied during the intra-and/or post-surgery
treatments. To some extent the surface finishing treatment
reduces an active corrosion enhancing the corrosion resist-
ance by the decrease of the number of irregularities on the
surface. Nevertheless, the corrosion resistance of
biomaterials [1] is the crucial factor of their susceptibility to
the interaction between tissues and organism fluids. Ac-
cording to [2,3] the less severe corrosion and the higher
anodic potential, the better biotolerance of metals and al-
loys in a living organism is observed. The corrosive envi-
ronment and the roughness of surface have the greatest
impact on strength properties [4]. The decrease of rough-
ness, for example the Ra value from 2,5 to 0,16 µm can
improve fatigue strength by 25÷100%. Only a few workers
[5,6,7] attempted to analyze the effects of a mechanical
deformation on the behaviour of anodic passive films on
titanium alloys in Ringer's solution.
In this paper, changes of anodic surface layer on the Ti6Al4V
specimens caused by plastic deformation througth bending
are presented. These changes correspond to deformations
which occur during of implantation. Surface layers were
characterized by roughness parameters, electrochemical
impedance spectroscopy EIS (Bode diagrams). Addition-
ally, the corrosion potential values Ecor were determined in
order to determine the effect of bending on the corrosion
resistance of titanium alloy in Ringer's solution (simulated
body fluid SBF).

Experimental

The Ti6Al4V alloy specimens of 6mm diameter, 40mm
long were used. Specimens were mechanically polished and
anodized in 0.5 M H3PO4 solution (according to the patent
PL 185176). Bending (at angles of 10o, 20o, 30o and twice
20o) was performed according to PN-EN ISO 7438-2000 in
analogy to surgical procedures applied during shaping of
implant rods during intra-surgery treatments. Some sam-
ples were non-anodized and non-deformed for comparison.
Measurements of roughness 2D, 3D parameters and the
electrochemical measurements (EIS, Ecor) were carried out
with: the prophilograph PGM-1C and the electrochemical
interface ATLAS 9831, respectively. Platinum plate as the
counter-electrode and the saturated calomel electrode (SCE)
as the reference electrode were used. Only an area of
0.3cm2 in the max. tensile stress zone of the bent samples
were exposed to the eclectrolyte. The stereometry of sur-
face layer was evaluated by some roughness parameters:
Rp, Rv, Rz, Ra, according to PN-EN ISO 4287.
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Electrochemical impedance measurements (EIS) at the fre-
quency 105 to 0,18 Hz and the corrosion potential Ecor meas-
urements were performed immediately after immersion in
Ringer`s solution (pH 7.2 and 36.6oC).

Results

Anodizing significantly smoothes the surface of material
(FIG.1). The biggest decrease of Rp observed after anodiz-
ing confirms that the irregularities of the surface had been
dissolved. The increase of bending angle causes the in-
crease of roughness at the deformation site (FIG.2). The
high increase of Rz and Rv values in case of doubly bent
specimen 20ox2 was accompanied by microcracks shown
on 3D scan (FIG.3). Bode diagrams also indicate changes
due to bending (FIG.4). Two time constant Bode diagrams

(two-layered anodic films) for non-deformed samples gradu-
ally change into the one time constant curves for the sam-
ples bent at bigger angles (30o) and samples doubly bent
(20ox2), which is also characteristic for non-anodized sam-
ples. Such Bode spectra are the evidence of transforma-
tion of two layered structure of surface film (thin porous layer
over the barrier oxide layer) into the porous layer with pores
reaching down to the surface of material. The lower values
of corrosion potential as the bending angle increases (for
angle 0o, 10o, 20o, 20ox2, 30o, values Ecor: +492mV, 480mV,
467mV, 436mV, 388mV (SCE), respectively), confirm worse
protective properties of the surface alloy due to bending.

Rp, Rv, Rz, Ra. Pomiary EIS przy czêstotliwo�ci w zakre-
sie od 105 Hz do 0,18 Hz oraz pomiary Ekor wykonano nie-
zw³ocznie po zanurzeniu w roztworze fizjologicznym Rin-
gera (pH 7,2; temp.36,6oC).

Wyniki

Anodowanie wyra�nie wp³ywa na wyg³adzenie warstwy
wierzchniej (RYS.1). W porównaniu do próbki nie anodo-
wanej najwiêkszy spadek warto�ci parametrów chropowa-
to�ci zanotowano dla Rp, co �wiadczy o rozpuszczaniu
wierzcho³ków nierówno�ci podczas tego procesu. Zwiêk-
szanie k¹ta giêcia powoduje zwiêkszenie chropowato�ci po-
wierzchni w miejscu odkszta³cenia (RYS.2). Du¿emu wzro-
stowi warto�ci Rz i Rv dla próbek giêtych dwukrotnie (2x20o)
towarzyszy wyst¹pienie mikropêkniêæ, co zaobserwowano
na skaningu 3D o d³ugo�ci 4mm (RYS.3). Charakterystyki
EIS w postaci diagramów Bode`a (RYS.4) równie¿ wska-
zuj¹ na zmiany zachodz¹ce w anodowej warstwie wierzch-
niej wskutek giêcia. Krzywe Bode`a dla próbek anodowa-
nych i nie odkszta³conych charakteryzuj¹ siê dwiema sta³y-
mi czasowymi (dwupoziomowa struktura warstwy) (RYS.4).
Kolejne krzywe Bode`a najpierw stopniowo (dla próbek giê-
tych pod mniejszymi k¹tami: 10o i 20o), a nastêpnie wyra�-
nie (dla próbek giêtych pod wiêkszymi k¹tami 30o oraz prze-
ginanych 20ox2) przechodz¹ w krzywe o jednej sta³ej cza-

RYS. 1. Parametry chropowato�ci dla próbek
anodowanych i bez anodowania, po giêciu i bez
odkszta³ceñ, wykonanych ze stopu Ti6Al4V.
FIG. 1. Roughness parameters for anodized and
non-anodized, bending and not deformation
samples of Ti6Al4V alloy.

RYS. 2. Skany 3D warstwy wierzchniej na tytanie
przed i po odkszta³ceniu przez giêcie.
FIG. 2. Scaning 3D surface layer on Ti6Al4V before
and after bending.

RYS. 3. Skan 3D próbki giêtej 20ox2 z
mikropêkniêciem na powierzchni.
FIG. 3. Scan 3D for sample bending 20ox2 with
microcrack of the surface.

RYS. 4. Diagramy Bode`a -Q=f(logF) dla próbek
ze stopu Ti6Al4V: anodowanych i bez anodowania,
odkszta³canych i bez odkszta³ceñ przez giêcie.
FIG. 4. Bode diagrams -Q=f(logF) for samples of
Ti6Al4V alloy: anodized and non-anodized,
deformed and non-deformed by bending.
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sowej (jak dla próbki bez warstwy anodowej), co potwier-
dza przerwanie warstwy tlenkowej i jej porowaty charakter
na ca³ej grubo�ci warstwy do pod³o¿a materia³u w rejonie
odkszta³cenia. Pogorszenie odporno�ci korozyjnej w wyni-
ku naruszenia spójno�ci anodowej warstwy wierzchniej
przejawia siê te¿ spadkiem potencja³u korozyjnego Ekor w
miarê wzrostu odkszta³cenia (dla k¹tów 0o, 10o, 20o, 20ox2,
30o, odpowiednio Ekor +492mV, 480mV, 467mV, 436mV,
388mV). Próbki nie anodowane i nie odkszta³cone przyj-
mowa³y ujemne warto�ci Ekor @-20mV (NEK).

Wnioski

Rezultaty badañ dowodz¹, ¿e �ródoperacyjne kszta³to-
wanie elementów prêtowych wykonanych ze stopu Ti6Al4V
wp³ywa na znaczny wzrost parametrów chropowato�ci oraz
zmianê charakterystyki nierówno�ci, a w przypadku giêcia
dwukrotnego (przeginania) na pojawienie siê mikropêkniêæ,
które mog¹ niekorzystnie wp³ywaæ na bezpieczn¹ eksplo-
atacjê pooperacyjn¹. Ze wzrostem k¹ta giêcia zmienia siê
równie¿ charakterystyka warstwy. Miejsce struktury dwu-
poziomowej (szczelna warstwa anodowa pokryta na po-
wierzchni warstw¹ porowat¹) zajmuje jednopoziomowa
warstwa porowata z porami (mikropêkniêciami) siêgaj¹cy-
mi pod³o¿a (wyniki EIS). Pogarsza siê odporno�æ korozyj-
na przejawiaj¹ca siê spadkiem potencja³ów korozyjnych
Ekor. Stopy tytanu nale¿¹ do biomateria³ów, które podczas
przechowywania w �rodowisku zawieraj¹cym tlen (�rodo-
wisko p³ynów ustrojowych) potrafi¹ odnawiaæ uszkodzon¹
warstwê pasywn¹. Jak dowodz¹ badania [7,8] powierzch-
nie giête posiadaj¹ równie¿ du¿e powinowactwo do pokry-
wania siê sk³adnikami roztworu - hydroksyapatytem. Nie-
wyja�niona jednak pozostaje kwestia wp³ywu eksploatacyj-
nych obci¹¿eñ wynikaj¹cych z czynno�ci ¿yciowych pacjen-
ta, które czêsto maj¹ charakter zmêczeniowy na przebieg
procesów "naprawiania" uszkodzonej �ródoperacyjnie
ochronnej warstwy anodowej.

WP£YW DZIA£ANIA PLAZMY H2O2
NA W£A�CIWO�CI FILMÓW
POLISULFONOWYCH

J.KOWAL*, B.CZAJKOWSKA**, S. MURATÓW-BODUCH*,
A.ORGANISCIAK*, B.TRYBALSKA***

*WYDZIA£ CHEMII, UNIWERSYTET JAGIELLOÑSKI, KRAKÓW,
**COLLEGIUM MEDIUM, UNIWERSYTET JAGIELLOÑSKI,KRAKOW,
***WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ I CERAMIKI, AGH, KRAKÓW

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),148-151]

Wprowadzenie

Polisulfon nale¿y do materia³ów stosowanych do produk-
cji membran filtracyjnych (np. do hemodializy [1]) oraz ró¿-
nego rodzaju implantów medycznych [2]. W prezentowanej
pracy dokonano próby modyfikacji powierzchni polisulfonu
w wyniku dzia³ania plazmy H2O2. Badano zmiany powierzch-
ni polimeru oraz oddzia³ywania fibroblastów i osteoblastów
z polimerem oryginalnym i modyfikowanym. Zwrócono
szczególn¹ uwagê na proces adhezji bakterii Staphylococ-

Non-anodized and non-deformed samples are character-
ized by much lower corrosion potential values Ecor@-20mV
(SCE).

Conclusions

Shaping of implant rods made with the Ti6Al4V alloy
during the intra-surgical treatment induces significant in-
crease of roughness parameters. Characteristic two layered
structure of the anodic films at bending angles bigger than
30o (and for samples doubly bent) change into the porous
structure with pores reaching the surface of the substrate
materials and microcracks of the anodic film. The decrease
of corrosion potentials values also confirms worse protec-
tive properties of deformed surface layers. Titanium alloys
are susceptible to passive layer regeneration in media, which
contain oxygen (physiological solutions). Studies [7,8] give
an evidence that deformed surface layers show higher sus-
ceptibility of being coated by solution components - hy-
droxyapatite. However, the question of the influence of ex-
ternal loads (freeting corrosion) on the "self-repairing" proc-
esses of anodic layers on titanium alloys is still open and
studies on this issue in progress.
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Introduction

Polysulfone is frequently used as a material for filtration
membranes (eg., for haemodialysis [1]) and medical im-
plants of various types [2]. In this paper we tried to modify
the surface of polysulfone films by means of the plasma
H2O2 treatment. The changes of the polymer surfaces were
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investigated and the interactions of fibroblasts and
osteoblasts with polysulfone and modified polysulfone sam-
ples were monitored. Attention was paid to the adhesion of
Staphylococcus epidermidis, being the important cause of
nosocomial infections due to the ability to form biofilms on
medical devices [3].

Materials and methods

Polysufone (PSU) (Aldrich, Mn = 16 000); human cell
lines ATCC (American Type Culture Collection): osteoblasts:
hFOB 1.19, (2×104 cells/cm3), fibroblasts: HS-5, (2×104

cells/cm3), cultured in an incubator in the atmosphere of air
(95%) and CO2 (5%) at 37oC (fibroblasts) and 34oC
(osteoblasts); Staphylococcus epidermidis: strains 35547
and 12228, (1.5x108 cfu/ml), cultured in Tryptic Soy Broth
(DIFCO).
The original films (denoted as PSU_0) were subjected to
plasma H2O2 treatment in a Sterrad 100 system (13,56 MHz,
pressure: 0.07-2.0 kPa, temperature 57oC) (1-4 cycles, sam-
ples denoted as PSU_pl1  - PSU_pl4). The spectra of poly-
mer samples were recorded with 8452A Hewlett Packard
(UV-VIS), EQIUNOX 55, Bruker (FTIR), DIGILAB FTS 60
(ATR) spectro-photometers. SEM observations were per-
formed with the use of JSM-5400 Jeol instrument (5kV and
10 kV). The sessile drop technique with Surftens Universal
OEG GmBH Germany was applied to determine contact
angles of water on the investigated films. The viability of the
cells was determined using MTS method and the concen-
tration of collagen type I was evaluated by means of ELISA
tests (DSLabs Inc., USA).

Results and discussion

cus epidermidis, które, ze wzglêdu na zdolno�æ do tworze-
nia biofilmów, s¹ jedn¹ z wa¿niejszych przyczyn zaka¿eñ
szpitalnych [3].

Materia³y i metody

Polysufon (PSU) (Aldrich, Mn=16 000); ludzkie linie ko-
mórkowe ATCC (American Type Culture Collection): oste-
oblasts: hFOB 1.19, (2×104 komórek/cm3), fibroblasts: HS-
5, (2×104 komórek/cm3), hodowane w inkubatorze w atmos-
ferze powietrza (95%) i CO2 (5%) w 37oC (fibroblasty) i 34oC
(osteoblasty); Staphylococcus epidermidis: szczepy 35547
i 12228, (1.5x108 cfu/ml), hodowane w Tryptic Soy Broth
(DIFCO).
Oryginalne filmy polisulfonowe (oznaczane jako PSU_0)
poddano dzia³aniu plazmy H2O2 w uk³adzie Sterrad 100
(13,56 MHz, ci�nienie: 0.07-2.0 kPa, temperatura 57oC) (1-
4 cykle, próbki oznaczane jako PSU_pl1 - PSU_pl4). Wid-
ma próbek polimerowych rejestrowano przy pomocy spek-
trofotometrów: 8452A Hewlett Packard (UV-VIS),
EQIUNOX 55, Bruker (FTIR), DIGILAB FTS 60 (ATR). Ob-
serwacje SEM prowadzono stosuj¹c przyrz¹d JSM-5400
Jeol (5kV i 10 kV). K¹ty zwil¿ania wod¹ badanych filmów
mierzono technik¹ le¿¹cej kropli przy pomocy Surftens
Universal (OEG GmBH Germany). ¯ywotno�æ komórek
okre�lono metod¹ MTS, a stê¿enie kolagenu typu I wyzna-
czono metod¹ ELISA (DSLabs Inc., USA).

Wyniki i  dyskusja

Analiza spektralna (widma absorpcyjne UV i FTIR, wid-
ma IR ATR) potwierdzi³y zachodzenie procesu degradacji
polisulfonu oraz tworzenia grup karbonylowych i hydroksy-
lowych (RYS.1). Zaobserwowano stopniowe zmiejszanie
pasm absorpcyjnych z maksimami przy 272 nm (gupa fe-
nylowa), 1152 cm-1 (grupa sulfonowa), 1245 cm-1 (grupa
eterowa). Zmianom tym towarzyszy³ wzrost absorbancji w
zakresie 300-400nm, przypisany tworzeniu sprzê¿onych
uk³adów polifenylowych, odpowiedzialnych za ¿ó³kniêcie
próbek polimeru. Obserwowano tak¿e wzrost absorpcji cha-
rakterystycznej dla fenolowych grup -OH (~3500 cm-1) i grup
karbonylowych (~1725 cm-1).
K¹ty zwil¿ania wod¹ badanych próbek (RYS.2) uleg³y znacz-
nemu zmniejszeniu w wyniku dzia³ania plazmy (PSU_0: 84o,
PSU/pl4: 36o), potwierdzaj¹c wzrost hydrofilowo�ci modyfi-
kowanych powierzchni.
W nastêpnym etapie badañ przeprowadzono hodowle fi-
broblastów i osteoblastów w obecno�ci niemodyfikowanych
filmów PSU oraz filmów PSU poddanych dzia³aniu plazmy
w ci¹gu jednego lub dwóch cykli. Wyniki oznaczeñ ¿ywot-

RYS. 1. Widma IR ATR filmu PSU oryginalnego i
modyfikowanego plazmowo.
FIG. 1. IR ATR spektra of original and plasma
modified PSU film.

RYS. 2. K¹ty zwil¿ania wod¹.
FIG. 2. Contact angles of water.
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RYS. 3. ¯ywotno�æ komórek (a) i wydzielanie
kolagenu (b); komórki hodowane w obecno�ci
oryginalnych i modyfikowanych plazmowo filmów
polisulfonowych.
FIG. 3. The viability of the cells (a) and the
secretion of collagen (b); cells cultured in the
presence of of original polysulfone film and
plasma modified ones.
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Spectral analysis (UV and FTIR absorption spectra, IR
ATR spectra) confirmed the degradation of polysulfone as
well as the formation of carbonyl and hydroxyl groups
(FIG.1). The gradual diminishing of the absorption bands
with maxima at 272 nm (phenyl group), 1152 cm-1 (sulfone
group), 1245 cm-1 (ether group) was observed. Those
changes were accompanied by the growth of absorption in
the range of 300-400nm, attributed to the formation of con-
jugated polyphenyl structures, responsible for the yellow-
ing of the samples. The increase of the absorption, charac-
teristic for OH - phenol type groups (~3500 cm-1) and car-
bonyl groups (~1725 cm-1) was also observed.
The contact angles of water on the investigated samples
(FIG.2) considerably decreased after plasma treatment
(PSU_0: 84o, PSU/pl4: 36o), confirming the increase in the
hydrophilic character of the modified surfaces.
Fibroblasts and osteoblasts were then cultured in the pres-
ence of unmodified PSU films and the films subjected to 1
or 2 cycles of plasma treatment. The results of the determi-
nation of the cell viability, presented in FIG.3a, show that
the viability of fibroblasts and osteoblasts cultured with
PSU_pl1 samples is comparable to the PSU_0 and the two
cycles of plasma treatment leads to the increase of the vi-
ability which becomes close to the control. The level of cell's
activation was estimated by the determination of the amount
of collagen type I secreted by osteoblasts and fibroblasts
(FIG.3b). The collagen secretion by fibroblasts for original
film and modified PSU_pl1 and PSU_pl2 is similar, while in
the case of osteoblasts it is lowered in the presence of
PSU_pl1; for PSU_pl2 it is comparable with the value char-
acteristic of PSU_0.
In vitro evaluation of the adhesion of fibroblasts and
osteoblasts as well as bacteria Staphylococcus epidermidis
to the investigated samples was done by means of SEM
observation. Samples of cells or bacteria were put on the
films and incubated at 37oC for 24 h. Cells were then fixed
with glutaraldehyde, dehydrated in ethanol gradient, dried
(fibroblasts and osteoblasts: CO2 critical point) and coated
with graphite.
The analysis of SEM data (FIGs.4 and 5) indicates that
fibroblasts and osteoblasts are well attached to the original
PSU films. The flattened fibroblasts with filopodial exten-
sions are also observed on the plasma treated PSU. By
contrast, osteoblasts on plasma modified PSU displayed a
more condensed rounded shape.
SEM images of Staphylococcus epidermidis fixed on
polysulfone original films and plasma treated films are pre-
sented in FIGs.6 and 7.
It has been oserved that bacteria showed a tendency to
form aggregates (S. epidermidis 12228) and biofilms (S.
epidermidis 35547) on original PSU films whereas such
forms of bacterial colonies are not observed on plasma
treated surfaces.

Conclusions

Taking into account the presented results, one can con-
clude that the treatment with H2O2 plasma changes

no�ci komórek, przedstawione na RYS.3a, wskazuj¹, ¿e
¿ywotno�æ fibroblastów i osteoblastów hodowanych z prób-
kami PSU_pl1 jest porównywalna z ¿ywotno�ci¹ komórek
inkubowanych z filmem PSU_0 oraz, ¿e w wyniku dzia³ania
plazmy w czasie 2 cykli ¿ywotno�æ wzrasta do warto�ci zbli-
¿onej dla próby kontrolnej. Stopieñ aktywacji komórek oce-
niono poprzez oznaczenie stê¿enia kolagenu wydzielane-
go przez fibroblasty i osteoblasty (RYS.3b). Ilo�ci kolagenu
produkowanego przez fibroblasty s¹ zbli¿one dla filmów
niemodyfilkowanych oraz modyfikowanych (PSU_0,
PSU_pl1 i PSU_pl2), natomiast w przypadku osteoblastów
stê¿enie kolagenu jest obni¿one w obecno�ci filmów
PSU_pl1; dla PSU_pl2 jest ono porównywalne z warto�ci¹
uzyskan¹ dla filmów oryginalnych (PSU_0).
Ocena in vitro adhezji fibroblastów i osteoblastów oraz bak-
terii Staphylococcus epidermidis zosta³a dokonana w opar-
ciu o obserwacje SEM. Próbki komórek lub bakterii na³o¿o-
no na badane filmy polimerowe i inkubowano w temperatu-
rze 37oC w ci¹gu 24 godzin. Komórki utrwalano aldehydem
glutarowym, odwadniano etanolem, suszono (fibroblasty i
osteoblasty: w punkcie krytycznym CO2) i napylano grafitem.
Analiza obrazów SEM (RYS.4 I 5) wskazuje, ¿e fibroblasty
i osteoblasty dobrze przylegaj¹ do oryginalnych filmów PSU.
Rozp³aszczone fibroblasty z wykszta³conymi filopodiami
obserwowano równie¿ na filmach PSU poddanych dzia³a-
niu plazmy. Osteoblasty na filmach modyfikowanych pla-
zmowo przyjmowa³y kszta³t bardziej zwarty i kulisty.
Obrazy SEM bakterii Staphylococcus epidermidis utrwalo-
nych na filmach niemodyfikowanych i modyfikownych przed-
stawiono na RYS.6 i 7.
Stwierdzono, ¿e bakterie wykazuj¹ tendencjê do tworzenia
agregatów (S. epidermidis 12228) i biofilmów (S. epidermi-
dis 35547) na oryginalnych filmach PSU, podczas gdy tego
typu skupiska bakteryjne nie wystêpuj¹ na powierzchniach
modyfikowanych plazmowo.

RYS. 4. Fibroblasty na filmach PSU_0 (a)  oraz
PSU_pl2 (b).
FIG. 4. Fibroblasts on PSU_0 (a)  and PSU_pl2 (b)
films.

RYS. 5. Osteoblasty na filmach PSU_0 (a)  and
PSU_pl2 (b).
FIG. 5. Osteoblasts on PSU_0 (a)  and PSU_pl2
(b)  films.

RYS. 6.  Staphylococcus epidermidis 12228 na
filmach polisulfonowych: (a) PSU_0, (b) PSU_p2.
FIG. 6. Staphylococcus epidermidis 12228 on
polysulfone films: (a) PSU_0, (b) PSU_p2.

RYS. 7. Staphylococcus epidermidis 35547 na
filmach polisulfonowych: (a) PSU_0, (b) PSU_pl1,
(c) PSU_pl2.
FIG. 7. Staphylococcus epidermidis 35547 on
polysulfone films: (a) PSU_0, (b) PSU_pl1, (c).
PSU_pl2.

Nr 47-4a.p65 05-09-11, 23:17150



151

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

polysulfone surface making it more hydrophilic due to the
introduction of polar groups containing oxygen (carbonyl,
hydroxyl). This type of the modification results in the dimin-
ished contact angles of water on polymer surfaces. The
biocompatibility, estimated as the viability of human
fibroblasts and osteoblasts cultured in the presence of modi-
fied samples, is satisfactory; the cells adhere to the films.
The formation of biofilms and aggregates of  Staphylococ-
cus epidermidis is strongly inhibited on H2O2 plasma treated
PSU surfaces.
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Introduction

Polysulfone (PSU) is a polymer of a wide range of appli-
cations in medicine. It is used for producing permanent im-
plants such as artificial vessels, cardiac valves or elements
of artificial heart as well as medical devices such as cath-
eters, or hemolysis membranes. PSU surface is strongly
hydrophobic, which, according to many researchers, con-
tributes to cellular adhesion, while enhancing protein ad-
sorption. Our previous research proved that exposure of
PSU surface to UV radiation changes its hydrophobic char-
acter into hydrophilic, which results in different reactions of
cells.
Medical devices such as catheters or intravascular cath-
eters made from PSU and other materials are often a place
where infections are induced.
In recent years there have been many reports of hospital
infections caused by bacteria which represent a normal
bacterial flora of the human body. They include
Staphyloccocus epidermidis (S.E. ) which colonizes the skin
and mucous membranes. S.E. does not excrete tissue dam-
aging toxins, and its pathogenicity is caused by formation
of a biofilm. The S.E. related infections are usually chronic
and are caused by a contact with a foreign body such as
e.g. catheter or implant part. The first stage of the biofilm
formation is bacteria adherence to the surface. Next a multi-
layered cluster is formed extracellular polysaccharide (EPS)
matrix is produced. The mature biofilm is a separate or-
ganisation, isolated from the surroundings by a tight imper-
meable barrier which protects it against external agents,
including the cells of the immunological system and the

Wnioski

Bior¹c pod uwagê przedstawione wyniki badañ mo¿na
stwierdziæ, i¿ dzia³anie H2O2 zmienia powierzchniê polisul-
fonu; staje siê ona bardziej hydrofilowa dziêki wprowadze-
niu grup polarnych (karbonylowe, hydroksylowe). Tego typu
modyfikacja prowadzi do znacznego obni¿enia k¹ta zwil-
¿ania wod¹ powierzchni polimeru. Biozgodno�æ, oceniona
jako ¿ywotno�æ fibroblastów i osteoblastów hodowanych w
obecno�ci modyfikowanych filmów, jest zadowalaj¹ca; ko-
mórki ulegaj¹ adhezji na badanych materia³ach. Tworzenie
biofilmów i agregatów bakteryjnych Staphylococcus epider-
midis na materia³ach poddanych dzia³aniu plazmy jest
znacznie zahamowane.

WP£YW PROMIENIOWANIA UV
NA ODDZIA£YWANIE POWIERZ-
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KOMÓRKAMI
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Wstêp

Polisulfon (PSU) jest polimerem o du¿ym zastosowaniu
w medycynie. Produkuje siê z niego elementy wszczepia-
ne na sta³e do organizmu takie jak: sztuczne naczynia, za-
stawki czy elementy sztucznego serca i równie¿ sprzêt
medyczny jak wenflony, cewniki, b³ony do hemodializy.
Powierzchnia PSU jest silnie hydrofobowa, co wed³ug nie-
których autorów nie sprzyja adhezji komórek, natomiast
wzmaga adsorbcje bia³ek. Nasze wcze�niejsze badania
wykaza³y, ¿e na�wietlanie powierzchni PSU promieniowa-
niem UV zmienia charakter powierzchni z hydrofobowej na
hydrofilow¹, co poci¹ga za sob¹ odmienne reakcje komór-
kowe.
Wykonywany z PSU, podobnie jak i z innych materia³ów
sprzêt medyczny typu cewniki czy wenflony bardzo czêsto
jest miejscem powoduj¹cym zaka¿enia.
W ostatnich latach pojawia siê wiele doniesieñ o zaka¿e-
niach szpitalnych spowodowanych przez bakterie wystê-
puj¹ce jako normalna flora bakteryjna cz³owieka nale¿y do
nich np. Staphyloccocus epidermidis (S.E) zasiedlaj¹cy
skórê i b³ony �luzowe. S.E, nie wydziela uszkadzaj¹cych
tkanki toksyn a jego patogenno�æ spowodowana jest wy-
twarzaniem biofilmu. Zaka¿enia zwi¹zane z S.E maj¹ naj-
czê�ciej charakter chroniczny a spowodowane s¹ kontak-
tem z cia³em obcym takim jak np. cewnik czy element wsz-
czepu. Pierwszym etapem powstawania biofilmu jest przy-
leganie bakterii do powierzchni. Nastêpnie formowana jest
wielowarstwowa kolonia i wytwarzana zewn¹trzkomórko-
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majority of antibiotics. This is why the main strategy of fight-
ing against S.E. caused infections is prophylactic measures
including hygienic procedures during, for example, the in-
sertion of catheters, routine antibiotic use during surgery,
coating the implanted devices with antibacterial substances.
Another approach is the application of antibodies against
PIA (polysaccharide intercellular adhesin), a special adhesin
contributing to adhesion of layers within the biofilm. Attempts
are also made at applying substances of immuno-modulat-
ing properties, such as interferon gamma.
Undoubtedly, the simplest method to stop biofilm formation
is to prevent the adhesion of the first layer of bacteria to the
material surface. It is commonly believed that this adhesion
is caused by hydrophobic interaction between the surface,
hydrophobic in case of used plastic materials, and the bac-
terial membrane. The application of detergent-like sub-
stances that interfere with hydrophobic interaction lowers
the degree of bacteria adhesion to the surface.
The aim of our investigations was to check whether other
methods of impeding hydrophobic interaction formation by
changing the character of the surface also lower the bacte-
ria adhesion, which would reduce the conditions for biofilm
formation. In our tests we used PSU-hydrophobic and UV
radiated PSU (PSUN). Apart from interactions between
bacteria we have also analysed the response of fibroblasts
(fb) and osteoblasts (osteo) to such modification of the sur-
face.

Materials and methods

PSU foils
PSU foils exposed to 5hr UV radiation with ASH 400 lamp

Cells
Human fobroblastic line HS-5                    ATCC CRL-11882
Human osteoblastic line hFOB 1,19      ATCC CRL-11372
Staphylococcus epidermidis                  ATCC 35547

Investigation of materials surfaces
UV-VIS spectra made with Hewlet Packard 8452A spectro-
photometer in the 200-400nm range
IR spectra made with Bruker Equinox 55 spectrophotom-
eter in the 400-4000 cm-1 range
Wetting angle determined by Surftens Universal apparatus
with Surftens 3.0 software
Photographs of cells and bacteria made under SEM, JOEL
JSM-540 microscope

Cellular technics
Fibroblast and osteoblast cultures of concentration of 2x104
were run in 12-well plates.
fb-culture medium: RPMI+15% fetal serum (FCS) at 37oC
osteo-culture medium: 1:1 medium nutrient Ham F12 and
Dulbecco modified Eagle medium nutrient with no phenol
red+10% FCS, at 34oC.
The medium nutrient was changed after four days, and af-
ter seven days the cell proliferation was determined, in the
supernatants the concentration of collagen type I.
SEM photos of cells on the investigated surfaces were taken
after three days of culture, after fixation with 2.5% glutaral-
dehyde, dehydration with increasing concentrations of etha-
nol and drying the specimens in Anderson apparatus.
2 ml portions of S.E. bacteria of 0.5 density in McFarland
scale were put on the tested materials in a 12-well plate
and placed in an incubator for 24 hours. Next the materials
were rinsed with a buffer solution, and the bacteria were
fixed with 3% aldehyde for 15 minutes to be next alcohol-
ized with increasing from 25% to 100% ethanol, and dried

wa polisacharydowa matrix- EPS. Powsta³y, dojrza³y bio-
film jest samodzieln¹ organizacj¹, odgraniczon¹ od otocze-
nia szczeln¹ barier¹, nieprzepuszczaln¹ dla czynników ze-
wnêtrznych, w tym komórek uk³adu immunologicznego i
wiêkszo�ci antybiotyków. Dlatego te¿ g³ówna strategia walki
z zaka¿eniami powodowanymi przez S.E polega na profi-
laktyce. Sk³adaj¹ siê na ni¹ specjalne procedury higieny
podczas zak³adania np. cewników, podawanie rutynowo
antybiotyków podczas zabiegów chirurgicznych, pokrywa-
nie wszczepianych implantów substancjami antybakteryj-
nymi. Innym podej�ciem jest stosowanie przeciwcia³ prze-
ciwko PIA (polysacharide intercellular adhesin), swoistej
adhezynie bior¹cej udzia³ w przyleganiu do siebie warstw
w biofilmie. Podejmuje siê tak¿e próby stosowania substancji
o w³asno�ciach immunomodulacyjnych takich jak interfe-
ron gamma.
Niew¹tpliwie najprostsz¹ metod¹ zatrzymania wytworzenia
biofilmu jest niedopuszczenie do adhezji pierwszej warstwy
bakterii do powierzchni materia³u. Powszechnie uwa¿a siê
¿e to przyleganie powoduj¹ wi¹zania hydrofobowe powsta-
j¹ce pomiêdzy powierzchni¹, najczê�ciej w przypadku sto-
sowanych plastików hydrofobow¹, a b³on¹ bakteryjn¹. Sto-
sowanie substancji typu detergenty, które interferuj¹ z wi¹-
zaniami hydrofobowymi, powoduje zmniejszenie adhezji
bakterii do powierzchni.
 W naszych badaniach chcieli�my sprawdziæ czy inne me-
tody hamowania powstawania wi¹zañ hydrofobowych po-
przez zmianê charakteru powierzchni tak¿e spowoduj¹
mniejsz¹ adhezjê bakterii a przez to zmniejsz¹ warunki do
powstawania biofilmu. Do badañ stosowali�my PSU-hydro-
fobowy i PSU na�wietlany UV-hydrofilowy (PSUN). Oprócz
oddzia³ywañ z bakteriami sprawdzali�my tak¿e reakcje fi-
broblastów (fb) i osteoblastów (osteo) na tak¹ modyfikacjê
powierzchni.

Materia³y i metody

Folie z PSU
Folie z PSU na�wietlane 5godz. UV lamp¹ ASH 400

Komórki
Ludzka linia fibroblastyczna  HS-5           ATCC CRL-11882
Ludzka linia osteoblastyczna hFOB 1,19  ATCC CRL-11372
Bakterie Staphylococcus epidermidis        ATCC 35547

Badanie powierzchni materia³ów
Widma UV-VIS-wykonano na spektrofotometrze Hewlet
Packard 8452A w zakresie 200-400nm
Widma IR- wykonano na spektrofotometrze Bruker Equinox
55 w zakresie 400-4000 cm-1

K¹t zwil¿ania oznaczono na aparacie Surftens Universal  f-
my OEG z u¿yciem oprogramowania Surftens 3.0
Zdjêcia komórek i bakterii wykonano mikroskopem SEM,
JOEL JSM-5400

Techniki komórkowe
Hodowle fibroblastów i osteoblastów w stê¿eniu 2x104 pro-
wadzono na badanych materia³ach w 12-do³kowych p³yt-
kach hodowlanych.
fb-medium hodowlane: RPMI+15% surowicy p³odowej
(FCS) temp. 37oC
Osteo-medium hodowlane: 1:1 pod³o¿e Ham F12 i modyfi-
kacja Dulbecco pod³o¿a Eagla bez czerwieni fenolowej+10%
FCS. Temp. 34oC
Pod³o¿e wymieniano po czterech dniach a po siedmiu dniach
oznaczano ¿ywotno�æ komórek a w supernatantach stê¿e-
nie kolagenu typu I.
Zdjêcia SEM komórek na badanych powierzchniach wyko-
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in the air before the SEM pictures were taken.
Cell vitality was tested by means of CellTiter 96 AQueous
One Solution Cell Proliferation Assay, Promega.
Collagen I concentration was determined by ELISA test
using antibodies and Bioproducts standard.
The statistical analysis was made by Fisher test and t-Stu-
dent.

Results and interpretation

The analysis of UV and IR spectra showed PSU degra-
dation due to exposure toUV radiation, which is proved by
the decreasing values of absorbance in the range of the
sulfone group and ether bands. The process of oxidation
was also observed, which is proved by the appearance of
peaks for the carboxyl and hydroxyl groups.
Measurement of wetting angle
The wetting angle for PSU surface was 83,96+/-0,68, for
PSUN surface exposed to radiation 14,94+/-3,11.
Both spectral analysis and wetting angle measurement point
to the change in the character of the PSU surface under UV
radiation from hydrophobic into hydrophilic.
The responses of osteoblasts and fibroblasts to such modi-

nywano po trzech dniach hodowli po utrwaleniu 2,5% alde-
hydem glutarowym, odwodnieniu wzrastaj¹cymi stê¿enia-
mi alkoholu etylowego i wysuszeniu próbek w aparacie
Andersona.
Po 2ml bakterii S.E o gêsto�ci 0,5 w skali McFarlanda na-
k³adano na badane materia³y w 12-do³kowej p³ytce hodow-
lanej i umieszczano na 24 godziny w inkubatorze hodowla-
nym. Po tym czasie materia³y przep³ukiwano buforem a
bakterie utrwalano 3% aldehydem glutarowym przez 15 min
a nastêpnie zadawano wzrastaj¹cym od 25% do 100% stê-
¿eniem alk.etylowego i suszono na powietrzu przed wyko-
naniem zdjêæ SEM.
¯ywotno�æ komórek wykonano przy u¿yciu zestawu CellTi-
ter 96 AQueous One Solution Cell Proliferation Assay f-my
Promega
Stê¿enie kolagenu typu I oznaczono testem ELISA stosu-
j¹c przeciwcia³a i standard f-my Bioproducts
Analizê statystyczn¹ przeprowadzono z u¿yciem testu Fi-
shera i t-Studenta

Wyniki i interpretacja

Analiza widm UV i IR wykaza³a degradacjê PSU pod
wp³ywem na�wietlania promieniowaniem UV, na co wska-
zuj¹ malej¹ce warto�ci absorbancji w zakresie pasm grupy
sulfonowej i eterowe. Stwierdzono tak¿e zachodzenie pro-
cesu utleniania czego dowodem jest pojawianie siê pików
dla grupy karboksylowej i hydroksylowej.
Pomiar k¹ta zwil¿ania.
K¹t zwil¿ania dla powierzchni PSU wynosi³ 83,96+/- 0,68 a
dla powierzchni na�wietlanej PSUN 14,94+/-3,11
Zarówno analiza spektralna jak i pomiar k¹ta zwil¿ania wska-
zuj¹ na zmianê charakteru powierzchni PSU pod wp³ywem

FOT. 1. osteo PSU. FOT. 2. osteo PSUN. FOT. 3. fb PSU. FOT. 4. fb PSU.

Osteoblast and fibroblast viability on PSU and PSUN foils
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RYS. 1. ¯ywotno�æ osteoblastów i fibroblastów.
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RYS. 2. Wydzielanie kolagenu przez osteoblasty i
fibroblasty.

FOT.5. PSU
+S.E 35547
(SEM 2000x).

FOT.6. PSU
+S.E 35547
(SEM 5000x).

FOT.7. PSUN
+S.E 35547
(SEM 2000x).
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fications have been shown in PHOTOS  1-4 and FIG.1.
As can be seen in photos  1-4 both types of cells adhere to
PSU and PSUN surfaces. With this method it is difficult to
observe any differences in cell behaviour relative to the ref-
erence sample, polystyrene coat in this case.
Osteoblast proliferation on PSUN is significantly lower than
that of PSU (significance level 0,05), while the proliferation
of fibroblasts does not change.
The value of the produced collagen I together with the val-
ues calculated with proliferation taken into account have
been shown in FIG.2. Both types of cells evidently produce
less collagen on PSUN than on PSU surfaces.
The behaviour of S.E. bacteria on PSU and PSUN has been
shown in photos 7-10. Bacteria strain 35547 produce an
organised biofilm on the PSU surface after 24 hours, while
on the PSUN surface only individual bacteria are observed.

Conclusions

Modification of PSU foil exposed to 5hr UV radiation
changes the character of surface from hydrophobic into
hydrophilic, which impedes collagen synthesis by fibroblasts
and osteoblasts, causes slightly lower proliferation of
osteoblasts and complete loss of ability to form the biofilm
by Staphylococcus epidermidis bacteria.

RADIATION STERILIZATION OF
POLYURETHANE BASED
MATERIALS USED IN TISSUE
ENGINEERING

GRA¯YNA PRZYBYTNIAK*, EWA KORNACKA*, MONIKA BILL**,
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*INSTITUTE OF NUCLEAR CHEMISTRY AND TECHNOLOGY,
03-195 WARSZAWA, DORODNA 16,
**FACULTY OF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING,
WARSAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
02-507 WARSZAWA, WO£OSKA 141.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),154-157]

Introduction

Preparation of scaffolds for tissue regeneration requires
better understanding of chemical and physical processes
proceeded in the materials. One of the most important as-
pects of the production of designed resins is sterilization

promieniowania UV z hydrofobowej na hydrofilow¹.
Reakcje osteoblastów  i fibroblastów na tak¹ modyfikacje
przedstawiono na  FOT.1-4 i RYS.1
Jak widaæ na FOT.1-4 oba rodzaje komórek adheruj¹ do
powierzchni PSU i PSUN i przy pomocy tej metody trudno
stwierdziæ jakiekolwiek ró¿nice w zachowaniu komórek.
¯ywotno�æ osteoblastów na PSUN jest istotnie obni¿ona w
stosunku do PSU (poziom istotno�ci 0,05), natomiast fibro-
blasty nie reaguj¹ zmian¹ ¿ywotno�ci na tak¹ modyfikacjê.
Warto�ci wyprodukowanego kolagenu typu I wraz z warto-
�ciami obliczonymi po uwzglêdnieniu ¿ywotno�ci przedsta-
wiono naRYS.2 Jak widaæ oba typy komórek produkuj¹
mniej kolagenu na PSUN w porównaniu z PSU
Zachowanie bakterii S.E na PSU i PSUN przedstawiono na
FOT.5-7. Bakterie szczepu 35547 wytwarzaj¹ po 24 godz.
na powierzchni PSU zorganizowan¹ strukturê biofilmu, na-
tomiast na powierzchni PSUN obserwuje siê tylko pojedyn-
cze bakterie.

Wnioski

Modyfikacja folii z PSU poprzez 5 godzinne na�wietla-
nie promieniowaniem UV zmienia charakter powierzchni z
hydrofobowej na hydrofilow¹, co poci¹ga za sob¹ zahamo-
wanie syntezy kolagenu przez fibroblasty i osteoblasty, nie-
znaczne obni¿enie ¿ywotno�ci osteoblastów i ca³kowit¹ utra-
tê zdolno�ci tworzenia biofilmu przez bakterie Staphylococ-
cus epidermidis.

STERYLIZACJA RADIACYJNA
POLIURETANÓW STOSOWANYCH
W IN¯YNIERII TKANKOWEJ

GRA¯YNA PRZYBYTNIAK*, EWA KORNACKA*, MONIKA BILL**,
JOANNA RYSZKOWSKA**

*INSTYTUT CHEMII I TECHNIKI J¥DROWEJ,
03-195 WARSZAWA, DORODNA 16,
** WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ,
POLITECHNIKA WARSZAWSKA,
02-507 WARSZAWA, WO£OSKA 141.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),154-157]

Wstêp

Opracowanie rusztowañ stosowanych podczas regene-
racji tkanek wymaga pe³nego zrozumienia  procesów che-
micznych i fizycznych zachodz¹cych w materiale, z które-
go zosta³y wykonane. Jednym z wa¿niejszych aspektów
tworzenia takich kompozycji jest wybór metody sterylizacji
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necessarily to eliminate bioburdens not only from the sur-
face but from the scaffold inside as well. The most appro-
priate seems to be application of ionising radiation that,
penetrating whole volume of material after a dose of 25 kGy,
efficiently limits level of microorganisms.  However such
treatment induces many undesired and desired reactions
that lead either to degradation or crosslinking of macromol-
ecules (respectively). Crosslinking transforms a linear poly-
mer into a three-dimensional molecule, resulting in lower
solubility in organic solvents and improvement of mechani-
cal properties. On the other hand, the decrease in molecu-
lar weight is a consequence of degradation and leads to
worsening of polymer properties.
Elastomeric polyurethanes are known to be radiation sta-
ble materials in sterilizing dose range [1,2]. Nevertheless, if
additional components appear in the system, e.g. segments
of polyesters, then the influence of irradiation is unpredict-
able. Thus, we have studied free radicals generated by ion-
izing radiation in copolymers synthesized from bis-(4-
isocyanatocyclohexyl), poly(e-caprolactane)diol and ethyl-
ene glycol using for their detection EPR method. The co-
polymers consist of urethane hard units and ester hydrophilic
soft segments. In order to identify paramagnetic primary
and secondary intermediates the constituents were exam-
ined and their spectra were compared to the experimental
signals of the resulting resin.

Materials and methods

The polyurethane based materials were prepared from
bis-(4-isocyanatocyclohexyl) (HMDI), poly(e-
caprolactane)diol (PCL) and ethylene glycol (EG) used as
a chain-extending agent. The resulting elastomers contain
the components of the following molar ratios
HMDI:PCL:EG=4:1:3 for P413 and 2:1:1 for P211. PCL
oligomers have various molecular weights - 1250 in P413
and 530 in P211.
Irradiated at liquid nitrogen samples were inserted into dewar
and measured using EPR spectrometer ESP 300 with rec-
tangular cavity TE102. The number of accumulations and

amplification was always adjusted according to the inten-
sity of the signal. Relative radical concentrations and analy-
sis of the experimental spectra were performed by com-
parison of the spectral areas obtained by double integra-
tion using the program Apollo. Decay of radicals was moni-
tored upon annealing to temperatures indicated in the fig-
ures. The contact angle was measured with a tensiometer
K100C, Krüss.

Results

The measurements were carried out under cryogenic con-
ditions since the radicals generated at ambient tempera-
ture were unstable and decay fast to diamagnetic species.
Spectra recorded at 77K indicate that in both studied mate-
rials at least part of radicals is identical (FIG.1). The domi-
nant component of spectrum measured at 77K is an unre-
solved triplet that lines are separated by approximately 1.15
mT. P211 radicals oxidise faster forming peroxyl radicals
just above 160K whereas in P413 such product appears
already at 190K. They can be detected to 280K together
with radical that appears in the same range of tempera-
tures and exhibits a wide signal of low intensity.

zastosowanej do usuniêcia ska¿enia mikrobiologicznego.
Najbardziej odpowiednie do tego celu wydaje siê zastoso-
wanie promieniowania  jonizuj¹cego, które penetruje nie
tylko powierzchniê polimeru, ale równie¿ ca³¹ objêto�æ na-
promieniowanego obiektu. Ju¿ dawka 25 kGy skutecznie
eliminuje poziom zawartych zanieczyszczeñ mikroorgani-
zmów. Jednak proces ten inicjuje równie¿ inne zmiany,
po¿¹dane i niepo¿¹dane,  w napromieniowanym materiale
prowadz¹ce odpowiednio albo do jego usieciowania lub
degradacji. Sieciowanie zmienia liniowy polimer w trójwy-
miarow¹ cz¹steczkê, co powoduje zmniejszenie rozpusz-
czalno�ci w rozpuszczalnikach organicznych, a tak¿e po-
prawê w³a�ciwo�ci mechanicznych. Natomiast w wyniku
procesu degradacji  ciê¿ar cz¹steczkowy maleje, a w³a�ci-
wo�ci materia³u  ulegaj¹ pogorszeniu.
Elastomery poliuretanowe w zakresie dawek sterylizacyj-
nych s¹ materia³ami odpornymi radiacyjnie [1,2]. Jednak-
¿e, je�li w uk³adzie pojawi¹ siê dodatkowe segmenty estro-
we, wtedy wp³yw promieniowania jest trudy do przewidze-
nia. Zatem podjêto metod¹ EPR badanie wolnych rodni-
ków generowanych przez promieniowanie jonizuj¹ce w ko-
polimerze uzyskanym z nastêpuj¹cych komponentów: ali-
fatycznego diizocyjanianu, poli e-kaprolaktonu i glikolu ety-
lenowego. Poddany sterylizacji materia³ sk³ada siê ze sztyw-
nych segmentów zawieraj¹cych grupy uretanowe i miêk-
kich hydrofilowych segmentów z grupami estrowymi. W celu
zidentyfikowania pierwotnych i wtórnych produktów uzyska-
nych kopolimerów ich widma by³y porównywane z sygna³a-
mi EPR surowców.

Materia³y i metody

Poliuretany sporz¹dzono z diizocyjanianu dicykloheksy-
lometanu (HMDI), poli e-kaprolaktonu (PCL) i glikolu etyle-
nowego (EG). W otrzymanych elastomerach sk³adniki wy-
stêpuj¹ w nastêpuj¹cych proporcjach molowych
HMDI:PCL:EG=4:1:3 dla polimeru P413 i 2:1:1 dla polime-
ru P211. �redni ciê¿ar cz¹steczkowy oligomeru PCL wyno-
si³ 1250 w elastomerze  P413 i 530 w P211.

Napromieniowane w ciek³ym azocie próbki umieszczone w
dewarze palcowym badano metod¹ EPR w spektrometrze
ESP 300 z wnêka prostok¹tn¹ TE 102. Liczba akumulacji i
wzmocnienie by³y dostosowywane ka¿dorazowo do inten-
sywno�ci sygna³u. Wzglêdne stê¿enie i analiza widm eks-
perymentalnych by³a przeprowadzona za pomoc¹ progra-
mu Apollo poprzez porównanie drugich pochodnych widm.
Zanik rodników by³ monitorowany po ogrzaniu próbek do
temperatur wskazanych na rysunkach. Pomiarów k¹ta zwil-
¿ania dokonano przy u¿yciu tensjometru firmy Krüss.

Wyniki

Badania by³y przeprowadzone w warunkach kriogenicz-
nych, gdy¿ rodniki w temperaturze otoczenia okaza³y siê
nietrwa³e i szybko zanika³y tworz¹c produkty diamagnetycz-
ne. Widma otrzymane w 77K wskazuj¹, ¿e w obu bada-
nych materia³ach co najmniej czê�æ rodników jest taka sama.
Pocz¹tkowo dominuj¹cym sk³adnikiem widm jest s³abo roz-
dzielony triplet, którego linie dzieli 1.15 mT. Rodniki P211
szybciej ulegaj¹ utlenieniu tworz¹c rodnik nadtlenkowy ju¿
powy¿ej 160K, podczas gdy w P413 produkt ten pojawia
siê dopiero w 190K. Zanika on do 280K, równolegle z pro-

OCN CH2 NCO

HMDI PCL

H O (CH2)5 C

O

OH[ ]n
HO (CH2)2 OH
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 Above 130K the decay of radicals proceeds proportionally
to annealing temperature suggesting gradual recombina-
tion of the paramagnetic products to diamagnetic ones. The
experimental spectra consist of overlapping absorption of
many radicals which is typical for copolymers. Additional
studies were necessary to identify unambiguously the indi-
vidual radicals and the constitutional units of copolymer that
are responsible for the localisation of unpaired spin. We
found that the three lines of high intensity observed in the
spectra of copolymers belong to the poly(e-caprolactane)
segment what indicates that upon irradiation the effects are
not additive and the most sensitive seems to be ester moi-
eties. The unpaired electron is not transferred towards other
units because wide signal distinctly observed at the highest
temperatures (except characteristic asymmetric structure
of the peroxy radical) corresponds to caprolactane moiety.
Taking into account weight ratios HMDI:PCL:EG in the co-
polymers, which are equal 46:47:7 for P413 and 43:50:7
for P211,  the comparable participation of urethane and ester
radical might be expected. However the content of urethane
radicals is low and does not exceed 10%. Its spectrum in
form of two lines separated by 2.20 mT represents prob-
ably  -CHo- radical and spin is located at carbon linking two
hexyl groups [3].
 Upon analysis of the spectra obtained for the resulting ma-
terials and their constituents we have concluded that peroxyl
radical detected in copolymers is formed predominantly af-
ter oxidation of dihexylmethyl radical, whereas PLC radi-
cals are much more resistant towards oxidation.
The                     species are the precursors of polar functional
groups that determine surface properties and influence on
the contact angle. However the average value of the pa-
rameter measured for water increases upon irradiation from
85 deg to 95 deg. Therefore radiation sterilization probably
destroys polar groups occurring in the materials what slightly
weaken cell adhesion on their surface.

Conclusion

Induced by gamma-irradiation damages in two urethane
based materials have been investigated by EPR
spectroscopy. Results confirmed that the urethane segments
are resistant towards ionising irradiation and the presence
of ester units facilitates generation of free radicals. It was
also found that in PCL segments ionising radiation induces

duktem powstaj¹cym w przedziale temperatur 160-200 K i
wykazuj¹cym szeroki sygna³ o ma³ej intensywno�ci.
Powy¿ej 130K zanik wszystkich rodników zachodzi propor-
cjonalnie do wzrostu temperatury, co wskazuje na stopnio-
w¹ rekombinacjê produktów paramagnetycznych do diama-
gnetycznych. Widma do�wiadczalne sk³adaj¹ siê z super-
pozycji absorpcji wielu rodników, co w przypadku kopoli-
merów jest efektem oczekiwanym. Aby jednoznacznie zi-
dentyfikowaæ poszczególne rodniki i mery odpowiedzialne
za lokalizacjê spinu przeprowadzono dodatkowe badania
surowców. Stwierdzono, ¿e trzy linie o du¿ej intensywno�ci
wystêpuj¹ce w kopolimerach nale¿¹ do segmentów kapro-
laktonu, co wskazuje, ¿e procesy indukowane promienio-
waniem jonizuj¹cym nie zachodz¹ addytywnie, a estry s¹
sk³adnikami kopolimeru najbardziej wra¿liwymi na promie-
niowanie. Niesparowane elektrony nie s¹ przenoszone po-
miêdzy segmentami, poniewa¿ szeroki sygna³ wyra�nie
obserwowany w wysokich temperaturach (poza asymetrycz-
nym widmem rodnika nadtlenkowego) równie¿ odpowiada
cz¹steczce kaprolaktonu. Bior¹c pod uwagê wagowy sto-
sunek komponentów HMDI:PCL:EG, który dla P413 wyno-
si  47:47:7, a dla P211 43:50:7, mo¿na oczekiwaæ porów-
nywalnych udzia³ów rodników uretanowych i estrowych.
Jednak stê¿enie rodników uretanowych nie przekracza 10%.
Ich widmo w postaci dwóch linii odleg³ych o 2,20 mT �wiad-
czy prawdopodobnie o obecno�ci rodnika -CH.o- usytuowa-
nego pomiêdzy dwoma grupami cykloheksylu [3].
  Analiza widm badanych materia³ów i ich surowców wska-
zuje, ¿e rodnik nadtlenkowy wystêpuj¹cy w kopolimerach
tworzy siê g³ównie w wyniku utleniania rodnika dimetylo-
heksylowego, podczas gdy rodniki PCL s¹ bardziej odpor-
ne na utlenianie. Rodniki                s¹ prekursorami grup
polarnych i determinuj¹ w³a�ciwo�ci powierzchniowe, w tym
k¹t zwil¿ania. Jednak jego �rednia warto�æ dla wody ro�nie
po napromieniowaniu z 85 deg do 95 deg. Dlatego wydaje
siê, ¿e sterylizacja radiacyjna wp³ywa równocze�nie na de-
gradacjê wystêpuj¹cych w materia³ach grup polarnych, co
mo¿e prowadziæ do pogorszenia adhezji komórek  na po-
wierzchni kopolimerów.
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RYS. 1. Widna EPR napromieniowanego
kopolimeru poliuretanu (A) P211 i (B) P413
zmierzone w 77K i po ogrzaniu do wskazanych
temperatur.
FIG. 1. EPR spectra of irradiated polyurethane
based materials (A) P413 and (B) P211 detected
at 77K and following annealing to indicated
temperatures.
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250 K
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200 k
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280 K

240 K

220 K

210 K
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325 330 335 340 345
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210 K

180 K

160 K

140 K

77 K

mT

RYS. 2. Widma EPR (A) diizocyjanianu, (B) polie-
kaprolaktonu diolu i (C) glikolu etylenu.
FIG. 2. EPR spectra of (A) bis-(4-
isocyanatocyclohexyl) (HMDI), (B) poly(e-
caprolactane)diol and (C) ethylene glycol.
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significant amount of radicals that can introduce crosslinking
into these molecules and reduce ability to biodegradation.
The increase in water contact angle suggests that the sur-
face of the irradiated materials become more hydrophobic.
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Introduction

Gamma and electron-beam radiation is the most com-
mon method of sterilization of polymer materials for bio-
medical applications. High-energy of radiation can have a
significant influence on properties of sterilized materials. Two
basic processes occurring under radiation are: macromol-
ecules chain breaking and physical and mechanical cross-
linking. As a result it leads to significant changes of chemi-
cal and physical properties including: molecular weight, func-
tionality, tensile strength, hardness, chemical and thermal
resistance [1]. Types of changes occurring in polymer de-
pend mainly on chemical structure of polymer.
The main process occurring in polyurethane (PUR) under
the radiation is the degradation leading to decrease of elon-
gation and tensile strength. Polyurethane resistance for ra-
diation depends on the number of aromatic rings and the
concentration of ester groups in macromolecule [2]. Shintani
et al. [3] reported that polyurethanes chain- extended with
1,4-butanediol mainly degrade under sterilization what lead
to loss of molecular weight and as a result decrease of stress
breaking. The degree of crystallinity  decreases as well.
Gorna et al. [4] investigated influence of standard dose
(25kGy) of gamma radiation for biomaterial sterilization, on
biodegradable polyurethane with various ratio of hydrophilic-
to-hydrophobic segments. It showed that changes in mo-
lecular weight, tensile strength and thermal properties
caused by radiation depend on polyurethane chemical struc-
ture.

Wnioski

Indukowane promieniowaniem jonizuj¹cym zmiany w
materia³ach syntetyzowanych na bazie poliuretanu badano
metod¹ spektroskopii EPR. Wyniki wskazuj¹ na wysok¹
odporno�æ radiacyjn¹ segmentów uretanowych i wzrost
ca³kowitego stê¿enia rodników w obecno�ci estrów. Stwier-
dzono, ¿e w PCL promieniowanie jonizuj¹ce prowadzi do
powstania rodników, dziêki którym materia³ mo¿e ulegaæ
sieciowaniu powoduj¹c jego mniejsz¹ biodegradowalno�æ.
Zwiêkszenie k¹ta zwil¿ania wskazuje, ¿e materia³y staj¹ siê
bardziej hydrofobowe, co nie sprzyja adhezji komórek.
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Wprowadzenie

Radiacja promieniami gamma lub przyspieszonymi elek-
tronami jest najczê�ciej stosowanym procesem sterylizacji
materia³ów polimerowych do zastosowañ biomedycznych.
Wysoka energia promieniowania mo¿e mieæ znacz¹cy
wp³yw na w³a�ciwo�ci sterylizowanych materia³ów. Dwa
podstawowe procesy zachodz¹ce w polimerach pod wp³y-
wem radiacji to rozrywanie ³añcuchów makrocz¹steczek
oraz tworzenie fizycznych i chemicznych wi¹zañ sieciuj¹-
cych. W rezultacie prowadzi to do istotnych zmian w³a�ci-
wo�ci chemicznych i fizycznych takich jak: zmiana ciê¿aru
cz¹steczkowego, funkcyjno�ci wi¹zañ, wytrzyma³o�ci, twar-
do�ci, odporno�ci termicznej i chemicznej [1]. Rodzaj zmian
zachodz¹cych w polimerze bêdzie przede wszystkim za-
le¿ny od budowy chemicznej polimeru.
G³ównym procesem zachodz¹cym w poliuretanach (PUR)
pod wp³ywem radiacji jest degradacja prowadz¹ca do
zmniejszenia wytrzyma³o�ci i wyd³u¿enia. Odporno�æ poli-
uretanów na promieniowanie zale¿y od liczby pier�cieni
aromatycznych i koncentracji grup estrowych w makrocz¹-
steczce [2]. W pracy Shintani [3] stwierdzono, ¿e w poliure-
tanach wyd³u¿anych butanodiolem pod wp³ywem steryliza-
cji radiacyjnej zachodzi przede wszystkim proces degrada-
cji prowadz¹cy do zmniejszenia ciê¿aru cz¹steczkowego a
w rezultacie  wytrzyma³o�ci na rozci¹ganie. Spada równie¿
stopieñ krystaliczno�ci. W pracy Gorna et al. [4] zbadano
wp³yw standardowej dawki promieniowania (25 kGy) sto-
sowanej do sterylizacji biomateria³ów, na biodegradowalne
poliuretany o ró¿nym stosunku segmentów hydrofilowych
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In presented work the influence of sterilization with elec-
tron-beam 25kGy, 50kGy on polyurethanes based on polyol
with different chain length was researched. These poly-
urethanes were chosen, on the ground of earlier studies
[5,6] on manufacturing scaffold for growing bone tissue.

Experiments

Materials
The following reactants were used in the synthesis of

polyurethanes: 4,4'-methylene bis (p-cyclohexyl isocyanate)
(HMDI), poly(e-caprolactone)diol (PCL) Mn~530, 1250,
dibutyltin dilaurate (DBTDL) purchased from Aldrich Chemi-
cal Co. Germany. Polyol was dehydrated during mixing
under vacuum for two hours at 120oC. Ethylene glycol (EG)
(POCH, Gliwice) was dried under molecular sieve. The oth-
ers chemicals were used as received.

Synthesis of polyurethanes
Polyurethanes synthesized in mold by two step process.

Polyurethanes with molar ratio diisocyanates to polyol 4:1for
PCL Mn~1250 and 2:1 for PCL Mn~530 assigned
PUR4PCL1250 and PUR2PCL530 were obtained.

Sterilization
The polyurethane samples were sterilized (25kGy,

50kGy) using electron beam at room temperature in
Electronica 10/10. The properties of PUR were measured
after two weeks from radiation.

Water absorption
  Water absorption of polymers was examined at 37oC in
distilled water. The samples before immersion were dried
to constant mass. They were removed from water after 24
hours, wiped gently with filter paper and weighted using an
analytical balance. The samples mass change resulting from
the water uptake was calculated according to the formula:
Dm= (m1- m0)/m0x100% , where: m0 and m1are the masses
of dray and wet samples, respectively.

Contact angle
Contact angle was measured at room temperature for

water. The value of contact angle was performed by goni-
ometer PGX. The value is an arithmetic mean of six meas-
urements.

Mechanical properties
The mechanical properties; tensile strength, elongation

at break, were measured using INSTRON 1115 machine.
Standard samples, according to ISO527 were used

Thermal analysis-MDSC
MDSC measurements were performed via TA Instru-

ments model DSCQ1000 equipped with a liquid nitrogen
cooling unit. The samples with average weight of 10.0 mg
were scanned at a ramp rate 4oC/min, oscillation ampli-
tude 1oC and oscillation period 40s. Temperature accuracy
±0.1oC.

Results and discussion

The irradiated PUR4PCL1250 is more hydrophobic which
is proved by the decrease of water absorption and increase
in contact angle (TABLE1).
This can be due to breakage of macromolecule chain at
urethane bond and decreasing of amount of polar groups.
For PUR2PCL530 water absorption and contact angle in-
creases with increasing dose of radiation (TABLE1). It can

do hydrofobowych. Stwierdzono, ¿e zmiany ciê¿aru cz¹-
steczkowego, wytrzyma³o�ci i w³a�ciwo�ci termicznych spo-
wodowane promieniowaniem zale¿¹ od budowy chemicz-
nej poliuretanów.
W prezentowanej pracy zbadano wp³yw sterylizacji strumie-
niem elektronów dawk¹ 25kGy i 50kGy na poliuretany o
ró¿nej d³ugo�ci ³añcucha poliolu wytypowane w trakcie
wcze�niejszych badañ do wytwarzania skafoldów do ho-
dowli tkanki kostnej [5,6].

Metodyka badañ

Materia³y
Do syntezy zastosowano nastêpuj¹ce substraty: 4,4'-dii-

zocyjanian dicykloheksylometanu HMDI, poli(e-kaprolakto-
no)diol (PCL) o masie cz¹steczkowej Mn=530, 1250,  di-
laurynian dibutylocyny (Aldrich Chemical Co. Germany).
Poliol bezpo�rednio przed syntez¹ odwadniano w tempe-
raturze 120oC  pod pró¿ni¹ przy ci¹g³ym mieszaniu. Glikol
etylenowy GE (POCH Gliwice) suszono nad sitami moleku-
larnymi.

Synteza poliuretanów
W procesie syntezy przeprowadzonej metod¹ prepoli-

merow¹ w masie, otrzymano poliuretany o stosunku molo-
wym diizocyjanianu do poliolu 4:1 dla PCL Mn ~ 1250 oraz
2:1 dla PUR Mn ~530 oznaczone odpowiednio symbolami
PUR4PCL1250 i PUR2PCL530.

Sterylizacja radiacyjna
Sterylizacje próbek poliuretanowych (25kGy, 50kGy)

przeprowadzono wi¹zk¹ elektronów w temperaturze poko-
jowej w akceleratorze Elektronika 10/10. W³a�ciwo�ci PUR
oceniano po dwóch tygodniach od napromienienia.

Absorpcja wody
Ch³onno�æ wody polimerów badano w wodzie destylo-

wanej w temperaturze 38oC. Próbki przed pomiarem su-
szono do sta³ej masy. Próbki wa¿ono na wadze analitycz-
nej po 24 godzinach przebywania w wodzie. Zmianê masy
próbek po przebywaniu w wodzie obliczano wed³ug wzoru:
D=(m1-mo)/mox100 gdzie: mo i m1 masa odpowiednio su-
chej i mokrej próbki. Z ka¿dego typu polimeru badano trzy
próbki a wynik u�redniano.

K¹t zwil¿ania
K¹t zwil¿ania dla wody oznaczono metod¹ kropli k³adzio-

nej. Pomiar przeprowadzono w temperaturze pokojowej.
Warto�æ k¹ta odczytywano za pomoc¹ goniometru PGX.
Wynik jest �redni¹ arytmetyczn¹ z sze�ciu pomiarów.

W³a�ciwo�ci mechaniczne
Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie badano na maszynie wy-

trzyma³o�ciowej Instron typu 1115. Zastosowano standar-
dowe próbki, zgodnie z norm¹ ISO527.

Analiza termiczna-MDSC
Pomiary MDSC przeprowadzono na kalorymetrze

DGSQ1000 firmy TA Instrument. Próbki o masie oko³o 10
mg  by³y ogrzewane z szybko�ci¹ 4o/min, amplituda oscy-
lacji wynosi³a 1oC, okres oscylacji 40s. B³¹d oznaczenia tem-
peratury zeszklenia wynosi ±0.1oC.

Wyniki badañ i dyskusja

W wyniku sterylizacji radiacyjnej zmniejsza siê hydrofi-
lowo�æ PUR4PCL1250 o czym �wiadczy spadek ch³onno-
�ci wody oraz wzrost warto�ci k¹ta zwil¿ania (TABELA1).
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be caused by reorganization of domains and as result mi-
gration of hydrophobic soft segments towards surface.
Tensile strength of irradiated materials decreases in com-
parison with samples before sterilization (FIG.1,2). Glass
transition temperatures of soft segments (Tg1) of researched
polyurethanes decreases together with the increase of ra-
diation dose and glass transition temperatures of hard seg-
ments (Tg2)  move in the direction of higher temperatures,
which can prove better phase separation.
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Mo¿e to �wiadczyæ o rozrywaniu makrocz¹steczek w ugru-
powaniu uretanowym i zmniejszaniu ilo�ci grup polarnych.
Dla PUR2PCL530 (TABELA1) ch³onno�æ wody i k¹t zwil-
¿ania ro�nie ze wzrastaj¹c¹ dawk¹ promieniowania. Mo¿e
to byæ spowodowane reorganizacj¹ domen, a w rezultacie
migracj¹ hydrofobowych segmentów giêtkich na powierzch-
niê materia³u.
Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie badanych materia³ów zmniej-
sza siê w porównaniu do  próbek w stanie wyj�ciowym
(RYS.1,2). Temperatury zeszklenia segmentów miêkkich
(Tg1) badanych poliuretanów obni¿aj¹ siê wraz ze wzro-
stem dawki promieniowania, a segmentów sztywnych (Tg2)
przesuwaj¹ siê w kierunku wy¿szych temperatur co mo¿e
�wiadczyæ o postêpuj¹cym rozdziale fazowym (TABELA 2).
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Rodzaj 
polimeru 

Type of 
polymer 

Dawka 
promieniowania 

Radiation dose 
[kGy] 

Ch³onno�æ 
wody 

Water 
absorption 

[%] 

K¹t 
zwil¿ ania 

Contact 
angle 

[°] 

PUR4PCL1250 

0 
25 

50 

1,96±0,04 

1,91±0,14 

 1,79±0,9 

92,9±4,9 

108,8±2,9 

111,4±2,1 

PUR2PCL530 

0 
25 
50 

1,70±0,04 

1,76±0,04 

1,80±0,10 

100,8±1,7 

114,7±1,4 

111,1±0,8 

TABELA.1 Wp³yw sterylizacji radiacyjnej na
hydrofilowo�æ PUR.
TABLE1. Influence of radiation sterilization on
hydrophilicity of PUR.

 

Rodzaj PUR 

Type of PUR 

Dawka 

promieniowania 

Radiation dose 

[kGy] 

Tg1 

[°C] 

Tg2 

[°C] 

0 28.4 207.1 

25 23.3 234.9 PUR2PCL530 

50 22.6 235.9 

0 1.9 206.1 

25 -2.5 228.4 PUR4PCL1250 

50 -5.0 234.3 

TABELA 2. Wp³yw sterylizacji radiacyjnej na
charakterystykê termiczn¹ PUR.
TABLE 2. Influence of radiation sterilization on
PUR thermal characteristics.

RYS. 2. Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie
PUR4PCL1250.
FIG. 2. Tensile strength of PUR4PCL1250.
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RYS. 1. Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie
PUR2PCL530.
FIG. 1. Tensile strength of PUR2PCL530.
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Abstract
Based on the analysis of the structure of the skel-

etal system of motor organs specific cases of limb
fractures which for biomechanical reasons can be
successfully stabilized for the synostosis period with
NiTi shape memory implants were singled out. The
TiNiCo alloy of required chemical assay was smelted
and cast in the induction vacuum furnace. Hot rolling
and drawing  were used to make rods and wires of
different diameters. Optimum conditions for thermo-
mechanical treatment, needed to obtain semi-finished
products used to prepare implants regaining shape
when influenced by the body heat, were established.
Staples for the stabilization of cuneiform osteotomy
of the tibial bone and staples of different sizes for the
osteosynthesis of fractures of small hand or foot bones
were designed and produced. Interaction forces were
measured when  the staples regained shape during
heating at room temperature and at 37oC.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),160-163]

Introduction

Shape memory compression staples made from NiTi al-
loys are the simplest and widely used implants for internal
stabilization of bone fractures [1-4]. They are most often
used in the treatment of various intra-articular fractures of
bones. Ip et al. [5] proposed the use of NiTi shape memory
alloy internal implant for intra-articular fractures of phalanx.
Biomechanical tests show that small internal NiTi implants
provide axial distraction force across the finger joint and
hold the finger in the desired right position. Chu et al. [6]
reported that satisfactory results were obtained clinically for
the treatment of intra-articular fractures. No case of break-
age or loosening of the staples, local foreign body reaction
or infection were observed. The staples removed after the
fracture was healed showed no corrosion. Histological ex-
amination did not reveal any signs of adverse effects on the
surrounding tissues.
Current positive use of NiTi alloy shape memory implants
for treating mandible fractures obtained in experimental and
clinical tests carried out in the Clinic of Maxillofacial Sur-
gery of the Silesian Medical Academy allow to apply this
kind of experience to the remaining part of the skeletal sys-
tem of the motor organs [7].

Material and methods

In the present study the vacuum induction melted Ti-
48.7%atNi-1.3%atCo alloy was used. The rods and wires
from ingot were obtained by hot-rolling and drawing to di-
ameters between 4 and 1mm. Various temperatures and
times of heat treatments to obtain the wires with the recov-
ery temperature below body temperature were used. The

CHARAKTERYSTYKA
ORTOPEDYCZNYCH KLAMER
ZE STOPU TiNiCo Z PAMIÊCI¥
KSZTA£TU

Z. LEKSTON*, B. WÓJCIK**, H. MORAWIEC*

*INSTYTUT NAUKI O MATERIA£ACH, UNIWERSYTET �L¥SKI,
40-007 KATOWICE, BANKOWA 12
**ODDZIA£ CHIRURGII URAZOWO-ORTOPEDYCZNEJ,
SZPITAL MIEJSKI NR 1, 41-200 SOSNOWIEC, ZEGAD£OWICZA 3

Streszczenie
Na podstawie analizy budowy uk³adu kostnego

narz¹dów ruchu wytypowano szczególne przypadki
z³amañ w obrêbie koñczyn, które z powodów biome-
chanicznych mog¹ byæ skutecznie ustabilizowane na
czas zrostu implantami NiTi z pamiêci¹ kszta³tu. W
indukcyjnym piecu pró¿niowym wytopiono i odlano
stop TiNiCo o po¿¹danym sk³adzie chemicznym, z
którego po walcowaniu na gor¹co i przeci¹ganiu uzy-
skano prêty i druty o ró¿nych �rednicach.
Dobrano optymalne warunki obróbki cieplno-mecha-
nicznej dla uzyskania pó³fabrykatów do przygotowa-
nia implantów odzyskuj¹cych kszta³t po wp³ywem cie-
p³a cia³a. Zaprojektowano i wykonano  klamry  do sta-
bilizacji osteotomii klinowej ko�ci piszczelowej oraz
klamry o ró¿nych rozmiarach do zespoleñ z³amañ
drobnych ko�ci rêki lub stopy. Zmierzono si³y oddzia-
³ywañ  klamer podczas odzysku kszta³tu w tempera-
turze pokojowej i w 37oC.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),160-163]

Wstêp

Kompresyjne klamry z pamiêci¹ kszta³tu wykonane ze
stopów NiTi s¹ najprostszymi i szeroko stosowanymi im-
plantami do wewnêtrznej stabilizacji z³amañ ko�ci [1-4].
Najczê�ciej wykorzystuje siê je w leczeniu ró¿nych �ród-
stawowych z³amañ ko�ci. Ip i in. [5] zaproponowali u¿ycie
wewnêtrznego implantu ze stopu NiTi z pamiêci¹ kszta³tu
w �ródstawowych z³amaniach paliczków. Badania biome-
chaniczne wykaza³y, ¿e ma³e wewnêtrzne implanty NiTi
zapewniaj¹ osiow¹ si³ê dystrakcyjn¹ w poprzek stawu i utrzy-
muj¹ palec w po¿¹danej, wyprostowanej pozycji. Czu i in.
[6] przedstawili pozytywne wyniki leczenia �ródstawowych
z³amañ paliczków. Nie stwierdzono uszkodzeñ lub obluzo-
wania klamer, miejscowych reakcji tkankowych lub infekcji.
Klamry usuniête po wyleczeniu z³amañ nie wykazywa³y �la-
dów korozji. Badania histopatologiczne nie ujawni³y ¿ad-
nych znaków  niepomy�lnych efektów w otaczaj¹cych tkan-
kach.
Dotychczasowe, pozytywne wyniki zastosowañ implantów
ze stopów NiTi z pamiêci¹ kszta³tu do zespoleñ z³amañ ko�ci
¿uchwy, uzyskane w eksperymentalnych i klinicznych ba-
daniach przeprowadzonych w Klinice Chirurgii Szczêkowo-
Twarzowej �l¹skiej Akademii Medycznej, pozwalaj¹ na
przeniesienie tych do�wiadczeñ na pozosta³¹ czê�æ uk³adu
kostnego narz¹dów ruchu [7].

Materia³ i metody badañ

W badaniach wykorzystano stop Ti-48.7%atNi-1.3%atCo
wytopiony w pró¿niowym piecu indukcyjnym. Prêty i druty
uzyskano poprzez walcowanie na gor¹co i przeci¹ganie do
�rednic pomiêdzy 4 i 1 mm. Zastosowano ró¿ne tempera-
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courses of phase transitions and their characteristic tem-
peratures were measured by DSC method for each heat
treatment. The temperature and the shape recovery angle
of the wires deformed in the martensitic state after immers-
ing them in ethanol cooled down with the use of dry ice
were measured during heating. Compression forces of sta-
ples were measured by Instron machine and on the com-
puterized measuring point equipped with Hottinger force
converter and Peltron linear displacement transducer.

Results and discussion

We assumed that the application of internal shape
memory staples should allow for a stable ostosynthesis of
some fractures. Internal fixation makes it possible to start
an early rehabilitation and limit the side-effects of "the post-
fractural disease" i.e. swellings, venous thrombosis, mus-
cular atrophy, decalcification of the skeletal system and ar-
ticular contractions. Bone implants used so far fulfill these
conditions, however in some selected cases memory shape
implants can improve fixation, diminish surgical invasive-
ness and facilitate the operation.
Many fractures are accompanied by the damage of the sites
where periarticular structures such as ligaments, articular
capsules and tendons conditioning articular coherence and
transmission of muscular force are attached. In such cases
where the size of the fragments of the damaged bone tis-
sue inhibits the stabilization with the use of a screw, plate,
Kirshner's wire even of the smallest dimensions the, intro-
duction of shape memory staples will secure the required
stability.
As far as fractures of upper limbs are concerned, this kind
of implants can be used for fixing fractures of the larger
nodule, lateral and medial epicondylus of the humeral bone,
the olecranon, the styloid process of the radial bone, articu-
lar and extraarticular fractures of the metacarpal bones,
intraarticular fractures of phalanx and fractures of phalanx
shafts.
In the osteosynthesis of the lower limb shape memory im-
plants can be used in the stabilization of fractures of lateral
condyle of the tibia, in fractures of the head of the fibula, in
fractures of shin medial and lateral bone,  in fractures of
calcaneal and tarsal bones, bases and distal metaphyses
of other metatarsal bones, intra-articular fractures of pha-
lanx and fractures of  shafts of phalanx bones.

For these applications  various shape memory staples have
been worked out. FIG.1 shows the courses of phase transi-
tions after heat treatment of the TiNiCo alloy used for the
preparation of staples. During heating the transitions course
in desired temperature range. After annealing at 500oC the
separation of B19' Û  R  and  R  Û  B2 transitions is odserved.

tury i czasy obróbki cieplnej dla uzyskania drutów z tempe-
ratur¹ odzysku kszta³tu poni¿ej ciep³a cia³a. Przebieg prze-
mian fazowych i temperatury charakterystyczne rejestro-
wano metod¹ DSC po ka¿dej obróbce cieplnej. Tempera-
turê i k¹t odzysku kszta³tu drutów odkszta³conych w stanie
martenzytycznym, po zanurzeniu ich w oziêbionym, suchym
lodem, alkoholu etylowym mierzono podczas nagrzewania.
Si³y kompresyjne klamer mierzono na maszynie Instron i
na skomputeryzowanym stanowisku pomiarowym wyposa-
¿onym w tensometryczny przetwornik si³y i transformatoro-
wy czujnik przemieszczeñ liniowych.

Wyniki

Przyjêto, ¿e zastosowanie klamer z pamiêci¹ kszta³tu do
wewnêtrznego zespolenia z³amanych ko�ci powinno zapew-
niæ stabiln¹ osteosyntezê niektórych z³amañ. Wewnêtrzne
zespolenie umo¿liwia wczesne rozpoczêcie usprawniania i
rehabilitacji oraz ograniczenie skutków "choroby poz³ama-
niowej" tj. obrzêków, zakrzepicy ¿ylnej, zaników miê�nio-
wych, odwapnienia uk³adu kostnego i przykurczów stawo-
wych. Dotychczas stosowane wszczepy kostne spe³niaj¹
te warunki lecz w niektórych, wybranych przypadkach im-
planty wykazuj¹ce pamiêæ kszta³tu mog¹ poprawiæ warunki
fiksacji, zmniejszyæ inwazyjno�æ chirurgiczn¹ i u³atwiæ za-
bieg operacyjny.
Wielu z³amaniom towarzyszy uszkodzenie miejsc przycze-
pów struktur oko³ostawowych, jak: wiêzade³, torebek sta-
wowych i �ciêgien warunkuj¹cych zborno�æ stawu i trans-
misjê si³y miê�niowej. W³a�nie w tych przypadkach, gdzie
rozmiary fragmentów uszkodzonej tkanki kostnej uniemo¿-
liwiaj¹ stabilizacjê �rub¹, p³yt¹, drutem Kirsznera, choæby
najmniejszych rozmiarów, wprowadzenie klamry z pamiê-
ci¹ kszta³tu zapewni po¿¹dan¹ stabilno�æ.
W koñczynie górnej tego rodzaju implanty mo¿na zastoso-
waæ w z³amaniach guzka wiêkszego, nadk³ykcia bocznego
i przy�rodkowego ko�ci ramiennej, wyrostka ³okciowego,
wyrostka rylcowatego ko�ci promieniowej, z³amaniach od-
stawowych i pozastawowych ko�ci �ródrêcza, z³amaniach
odstawowych i trzonów ko�ci paliczków.
W  osteosyntezach koñczyny dolnej implanty z pamiêci¹
kszta³tu mog¹ znale�æ zastosowania w brze¿nych z³ama-
niach k³ykci ko�ci piszczelowej, g³owy strza³ki, kostki przy-
�rodkowej i bocznej goleni, z³amaniach ko�ci piêtowej i stê-
pu, podstaw i przynasad dalszych ko�ci �ródstopia, �ród-

RYS. 1. Krzywe DSC drutów TiNiCo przesycanych
z temperatury 700oC i wy¿arzanych w 500oC w
czasie 30 minut.
FIG. 1. DSC curves  of the TiNiCo wires  quenched
from 700oC and annealed at 500oC.
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The simplest compression staples made from wires with
the diameter from 1 to 2 mm have straight or corrugated
span which is 10 do 30 mm long and has straight legs of 7
to 15 mm in length which are slightly bent at the angle of 70
to 45o. Staples of different shapes and sizes which can be
selected for different types of fractures and the forces of
staples with identical length of span prepared from wires
with various diameters are shown in FIG. 2.
Shape memory implants of special type can be used in the
stabilization of directional osteotomies aimed at the correc-
tion of the limb's axis as well as acquired and congenital
deformations within the moving system, for example in di-
rectional osteotomies of the genu varum and genu valgum
or osteotomies correcting transverse platypodia with hallux
valgus. Shape memory effect, the staples and their com-
pression forces and heating time needed  to obtain maxi-
mum force at room temperature and at  37oC are shown at
FIG.3. After annealing at 400oC, the wire bented to 90o  in
the martensitic state, fully recovered the straight shape at
about 37oC. At this temperature the compression force of
the staple reaches, after two minutes, the value of about
40N.
                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                

stawowych z³amañ  i trzonów ko�ci paliczków.
Do tych zastosowañ przygotowano ró¿ne klamry z pamiê-
ci¹ kszta³tu. Na RYS.1 przedstawiono przebieg przemian
fazowych w stopie TiNiCo u¿ytym do przygotowania kla-
mer. Przy nagrzewaniu przemiany zachodz¹ w po¿¹danym

zakresie temperatur. Widoczne jest  rozdzielenie przemian
B19'  Û   R   i   R   Û  B2  po wy¿arzaniu w 500oC.
Najprostsze klamry kompresyjne wykonane z drutów o �red-
nicach 1 do 2 mm maj¹ proste lub pofalowane przês³o o
d³ugo�ci 10 do 30 mm i podgiête pod k¹tem 70 do 45o koñ-
cówki o d³ugo�ci od 7 do 15 mm. Klamry o ró¿nych kszta³-
tach i rozmiarach mog¹ byæ dobierane dla ró¿nych przy-
padków z³amañ. Kszta³ty i rozmiary klamer oraz si³y klamer
o jednakowej d³ugo�ci przês³a w zale¿no�ci od �rednicy
drutu z którego zosta³y uformowane  przedstawiono na
RYS.2. o ró¿nych �rednicach zarejestrowane w temperatu-
rze pokojowej i w 37oC.
Szczególnego typu wszczepy pamiêciowe mog¹ znale�æ
zastosowanie w stabilizacji osteotomii kierunkowych popra-
wiaj¹cych o� koñczyny i koryguj¹cych nabyte i wrodzone
deformacje w obrêbie uk³adu ruchu, jak na przyk³ad w oste-
otomiach kierunkowych kolana szpotawego i ko�lawego lub
osteotomiach koryguj¹cych p³askostopie poprzeczne z pa-
luchem ko�lawym. Efekt pamiêci kszta³tu po dobranej ob-
róbce cieplnej, klamry oraz ich si³y kompresyjne i czas na-
grzewania potrzebny do osi¹gniêcia maksymalnej si³y w
temperaturze pokojowej i w 37oC przedstawiono na RYS.3.
Po wy¿arzaniu w 400oC drut zgiêty w stanie martenzytycz-
nym do k¹ta 90o, ca³kowicie odzyskiwa³ wyprostowany
kszta³t w temperaturze oko³o 37oC. Si³a �ciskaj¹ca klamry
odzyskuj¹cej kszta³t w tej temperaturze po dwóch minutach
osi¹ga warto�æ oko³o 40 N.

Wnioski
· Klamry z badanego stopu TiNiCo odzyskuj¹ce kszta³t pod

RYS. 2. Klamry z pamiêci¹ kszta³tu i si³y klamer
wykonanych z drutów.
FIG. 2. Shape memory staples and  forces of
staples prepared from wires with various
diameters, recorded at room temperature and at
37oC.

RYS. 3. Klamry z pamiêci¹ kszta³tu do stabilizacji
osteotomii ko�ci piszczelowej, temperatury
odzysku kszta³tu i zmiany si³ podczas
nagrzewania.
FIG. 3. Shape memory staples for fixation
osteotomy of tibia, their temperature of shape
recovery and changes of forces during heating.
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Conclusions

· Staples made of the tested TiNiCo alloy that regain  shape
being influenced by the body heat can be produced from
the wire annealed in the temperature ranging from 400 to
500oC for 30-60 minutes.
· Wire of small diameter can be used for making implants of
different shapes and sizes that exert required forces needed
for internal stabilization of different fractures in the skeletal
system of the motor organs.
· Shape memory staples of some size can be use for inter-
nal stabilization of directional osteotomies.
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  Introduction

Polyurethane is in clinical use as a blood contacting
material [1,2].  No polymer is totally impervious to the chemi-
cal process and mechanical action of the body. Generally,
polymeric biomaterials degrade, because body constituents
attack the biomaterials directly or through other device com-
ponents, sometimes with the intervention of external fac-
tors. Thus it was necessary to modify the surface to sepa-
rate PU from body fluids. Titanium nitride (TiN) is regarded
as a potential biomaterial for blood-contact applications,
thus, the aim of the work was to deposit TiN on PU [3,4].

wp³ywem ciep³a cia³a mo¿na wykonaæ z drutów wy¿arza-
nych w zakresie temperatur 400-500oC w czasie 30-60 mi-
nut.
· Z drutów o ma³ych �rednicach mo¿na wykonaæ implanty o
ró¿nych kszta³tach i rozmiarach wywieraj¹ce po¿¹dane si³y
potrzebne do wewnêtrznej stabilizacji ró¿nych z³amañ w
uk³adzie kostnym narz¹dów ruchu.
· Klamry z pamiêci¹ kszta³tu o wiêkszych rozmiarach mo¿-
na wykorzystaæ do wewnêtrznej stabilizacji osteotomii kie-
runkowych.
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Wstêp

Poliuretan stosowany jest klinicznie miêdzy innymi jako
materia³ kontaktuj¹cy siê z krwi¹ [1,2]. Nie ma jednak poli-
meru obojêtnego na dzia³anie czynników chemicznych i
mechanicznych organizmu ludzkiego. Wiêkszo�æ polime-
rowych biomateria³ów degraduje, poniewa¿ czynniki orga-
nizmu ludzkiego atakuj¹ biomateria³y w sposób bezpo�redni
lub poprzez interwencjê czynników zewnêtrznych. Niezbêd-
na jest zatem zmodyfikacja warstwy wierzchniej biomate-
ria³u poliuretanowego w celu oddzielenia go od �rodowiska
tkanek. Azotek tytanu (TiN) jest rozwa¿any jako potencjal-
ny materia³ do kontaktu z krwi¹. Celem pracy by³o nanie-
sienie azotku tytanu o bardzo dobrych w³a�ciwo�ciach me-
chanicznych i biologicznych na pod³o¿e poliuretanowe [3,
4] i przeprowadzenie kompleksowej diagnostyki struktural-
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Experimental
Methods

Titanium nitride thin layers were fabricated by pulsed la-
ser deposition with the Nd:YAG laser on biologically ap-
plied polyurethane. Transmission electron microscopy
(TEM) studies considered layers 250 nm and 50 nm thick-
ness. Finite element modeling was performed to establish
the temperature distribution in the substrate and in the layer
as well as a model of the crack formation. Biocompatibility
examinations focused on the material contact with the hu-
man fibroblast. The fibroblasts were obtained from healthy
donors. Cells from the 2-3 passage of the initial culture were
moved to the surface of the  investigated materials in the
amount of 1.5x105 cells/ml.

Results and discussion
Crystallographic texture

Texture investigation of the thin films is very difficult to
perform. It is necessary to apply additional rotation to the
material to carry out the examination at the constant level
of thickness. This process is called texture tomography (XTT,
X-Ray Texture Tomography). XTT is a non-destructive
method of texture analysis in the near the surface area,
where the diameter is determined by the penetration depth
of the applied radiation. The registration of the constant-
depth pole figures can be realized only when a constant
incidence angle of the beam on the sample is retained. It
can only be achieved with the goniometer in the scanning
mode q-2q to the w-2q. The texture was observed to be
inhomogeneous, but the dominant components for the 2
and 3 mm were the same {112}<011>. In the initial stage of
the deposition, TiN cluster of the <110> orientation was
found at the depth of 3 mm.
TEM microstructure

250 nm thick layers were deposited on a polyurethane
substrate. Transmission electron microscopy investigation
of the cross section revealed columnar character of the
deposited layer. During the deposition, there are two steps
of the film growth: initial, typical for the very thin layers, and
late model, characteristic for thick ones. The TEM micro-
structure presents deformation of the substrate, because of
the process influence, cracking and additional secondary
nucleation after cracking, typical for ceramic coating. A pre-
cise plasma diagnosis and numerical simulation resulted in
the preparation of a new layer composition . The thickness
was reduced to 50 nm. It  caused even the change of the
layer behavior (FIG.1).
The selected area electron diffraction pattern revealed nano-
crystalline character of the titanium nitride, which proves
the layer distribution was uniform. The samples for the TEM
investigations were prepared with the microtom. The
microtom knife did not damage the layer. The TiN layer was
observed to be elastic. Even strong deformation did not lead
to the delamination of the film (FIG.1).
Biocompatibility

The examination focused on the biocompatibility with the
human fibroblast [5]. The fibroblasts were obtained from
healthy donors. Cells from the 2-3 passage of the initial
culture (the cells which were unstuck by  trypsyna with
EDTA) were moved to the surface of the  investigated ma-
terials in the amount of 1.5x105 cells/ml in Dulbecco culture
medium, consisting of 15% of serum (fetal bovie serum,
from Gibco company BRL, UK) and antibiotics (penicillin
and streptomycin, of the SIGMA company, UK). When the
cell culture was completed, the incubation liquids were gath-
ered and frozen in temp. -70°C. Then, the samples were
washed 3 times in buffered physiological salt (of the SIGMA
company, UK), the adhered cells on the samples were fixed

nej i w³a�ciwo�ci biologicznych uzyskanych materia³ów.

Czê�æ do�wiadczalna
Materia³ i metoda badañ

Cienkie warstwy na pod³o¿u polimerowym zosta³y wy-
tworzone wykorzystuj¹c ablacjê z tarcz uzyskanych meto-
d¹ metalurgiczn¹ z czystego tytanu, przy zastosowaniu la-
sera Nd-YAG (1064nm, czas impulsu 10ns) pracuj¹cego w
Centrum Laserowym w Leoben w Austrii.
Badania strukturalne zrealizowano wykorzystuj¹c elektro-
now¹ mikroskopiê transmisyjn¹ (TEM) oraz mikroskopiê si³
atomowych (AFM). Analizê fazow¹ i pomiary naprê¿eñ w³a-
snych wykonano za pomoc¹ dyfraktometru rentgenowskie-
go (Philips PW 1710) sterowanego programem APD. Prze-
prowadzono badania tekstury metod¹ konwencjonaln¹ oraz
wykorzystuj¹c metodê tomografii teksturowej. Oceniono
rozk³ad naprê¿eñ w³asnych na powierzchni przez zastoso-
wanie detektora pozycyjnie czu³ego. Obserwacje komórek
adhezuj¹cych, w badaniach biologicznych, wykonano za
pomoc¹ konfokalnego mikroskopu (Olympus, FV-500 sys-
tem).

Wyniki i dyskusja
Tekstura krystalograficzna

Analizuj¹c teksturê krystalograficzn¹ cienkich warstw
niezbêdne jest okre�lenie orientacji na sta³ej g³êboko�ci
wnikania, co przeprowadzono metod¹ tomografii tekstury.
Metoda jest nieniszcz¹ca pozwalaj¹ca na diagostykê ob-
szarów przypowierzchniowych. Ustalanie figury biegunowej
dla sta³ej g³êboko�ci wnikania promieniowania rentgenow-
skiego mo¿e byæ jedynie zrealizowana gdy sta³y promieñ
padania promieniowania na próbkê jest �ci�le ustalony. To
mo¿e byæ  zrealizowane przy zastosowaniu goniometru z
modem skanuj¹cym q-2q do w-2q. Metodê tomografii tek-
sturowej (X-ray Texture Tomography XTT) zastosowano do
analizy warstw grubo�ci 3 mm naniesionych na pod³o¿e
poliuretanowe. Orientacja krystalitów analizowana by³a do
g³êboko�ci 2 mm oraz 3 mm. Badania przy pod³o¿u (figury
biegunowe ró¿nicowe) pozwoli³y okre�liæ charakter wcze-
snego mechanizmu wzrostu. Stwierdzono wysok¹ niejed-
norodno�æ, gdzie dominuj¹ca sk³adowa na g³êboko�ci 2mm
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221 

100 nm 

PU Pod³o¿ e 

TiN layer 

RYS. 1. Mikrostruktura TEM przekroju
poprzecznego warstwy TiN na pod³o¿u
poliuretanowym wraz z dyfrakcj¹ elektronow¹ z
warstwy.
FIG. 1. Cross section of the 50nm thick layer
deposited on polyurethane substrate.
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by 4% paraformaldehyd and 70% methanol. Fixed cells were
washed with 0.5% serum (BSA of the ATTC company, USA)
and marked by the primary antibody mouse anty-human
CD49E or anty-Fn and secondary antibody Alexa Fluor 488
chicken anty-mouse IgG, and colored by 7 amino-actino-
mycina (7AAD). The samples with the colored cells were
glued onto the base glass and closed in the medium for the
fluorescence investigations. The specimens were analyzed
in laser confocal microscopy (Olympus FV-500) and in la-
ser scanning  cytometer (ComuCyte). In the incubation flu-
ids from the cell cultivation the amount of interleukine -1b
(IL-1b) was marked by immunoensimatic  method (ELISA).
The incubative media or the reference was put onto the
microtitracive plates covered by antibody (anty- human) IL-
1b, incubated in 4°C. Further they were incubated with the
secondary antibody of the goat IL-1b. The appeared com-
plexes were detached by strepavidyna associated with
horseradish peroxidase. Colored reaction was caused by
hydrochloride of o-fenylodiamin (OPD). The absorption was
checked on the automatical reader of the microplates (Sin-
gle- channel reader- assay system, type ELX 800; BIO- TEK
INSTRUMENTS, INC, USA), with the wave length 492nm.
The obtained results for the specific biomaterial were aver-
aging and the accuracy was calculated. As a reference there
were the cells incubated in the cultivationchambers Lab-
Tek (Nunc). Biological examinations were performed on
human fibroblast cells in 48 hours culture. Samples of each
type of biomaterial were investigated with the same popu-
lation of cells and analysed under light and confocal micro-
scope. For light microscopical analysis the cells were har-
vested from the samples by nonenzymatic chemical Cell
Dissociation Solution (Sigma), than analysed with trypan
blue staining and counted using a Burcker's camera. For
confocal microscopical investigations the cells adhered to
the substrates were fixed in 4% parafomaldehyde followed
by ice-cold 70% methanol, than cell nuclei were visualised
by incubation with 7-amonioactinomycin D (Merck) and fi-
nally were imaged by confocal microscope (Olympus, FV-
500 system).
Cell adhesion

The data show that the number of fibroblasts (FIG.2) ad-
hering to polyurethane with a TiN layer was lower than on
polyurethane with a Ti layer and the control substrate.
Receptor expression in the cell membrane of a
fibroblast for fibronectine

Cells are anchored in the extra-cellular matrix through
the receptor present in the cell membrane with the appro-
priate protein which is in the extra-cellular matrix or in the
biofilm. The fibronectine receptor (CD49e) connects with
the protein called fibronectin. Receptor expression (CD49e)
was investigated in confocal microscopy in adhered
fibroblasts on the investigated samples. Similar, slight ex-
pression of the receptor was observed in the cultivated cells
on polyurethane covered by Ti and TiN, while the expres-
sion of the receptor cultivated on a glass substrate was well
seen.
Fibronectine expression

Fibronectine is a glycoprotein which exists outside cells
and on the cells surface. It exists also in blood and in other
body fluids and on the surface of the cells of connective
tissue. This protein associates with the other proteins of the
extracellular matrix like fibrinogen, collagen,
glicozaminoglicans and with suitable receptors which are in
the cell membrane. The expression of the internal and ex-
ternal fibronectine was analyzed in confocal microscopy in
fibroblasts adhering to the investigated samples . It created
the net with a different structure on the investigated materi-
als. Fibronectin on the Ti layer deposited on PU substrate
created bands with dense fibers laying on the axis of the

(1 mm powy¿ej warstwy) jak i 3 mm (tu¿ przy warstwie) by³a
{112}<011> ale rozwiniêta w ró¿nym zakresie. Dodatkowo
stwierdzono formowanie siê charakterystycznego klasteru
o orientacji <110> w pocz¹tkowym zakresie wzrostu war-
stwy (na g³êboko�ci 3 mm).
Mikrostructura TEM

Jako warstwê reprezentatywn¹ dla warstw grubych wy-
brano grubo�æ 0.25 mm; o po³owê mniejsz¹ od najcieñszej
do tej pory rozpatrywanych i badanych transmisyjn¹ mikro-
skopi¹ elektronow¹ (TEM). Cienkie folie z przekroju po-
przecznego TiN 0.25 mm na poliuretanie przygotowano za
pomoc¹ ultramikrotomu. Badania za pomoc¹ transmisyjnej
mikroskopii elektronowej wykaza³y powstawanie deforma-
cji pod³o¿a podczas osadzania, pêkanie warstwy lub jej
mostkowanie oraz wtórne zarodkowanie wzrostu warstwy
po pêkniêciu. Powstawanie charakterystycznych kolumn do-
wodzi formowania siê warstw pó�nym mechanizmem wzro-
stu, kolumnowym. Zmniejszenie grubo�ci osadzanego azot-
ku tytanu spowodowa³o przej�cie do wczesnego mechani-
zmu wzrostu (z mechanizmu kolumnowego do 2D lub
2D+3D). Spowodowa³o to zmianê w³a�ciwo�ci warstwy.
Stwierdzono, i¿ pomimo materia³u ceramicznego, obserwuje
siê elastyczne odkszta³cenie pow³oki i jej wysok¹ adhezjê.
(RYS.1).
Na podstawie dyfrakcji elektronowej (selected area elec-
tron diffraction pattern) wykazano nanokrystaliczny charak-
ter warstwy TiN.
Biozgodno�æ

Badano biologiê ludzkich fibroblastów uzyskanych ze
skóry zdrowych dawców [5]. Komórki z 2-3 pasa¿u hodowli
pierwotnej (komórki odklejane trypsyn¹ z EDTA), przeno-
szono na badane materia³y w ilo�ci 1.5x105 komórek/ml w
medium hodowlanym Dulbecco zawieraj¹cym 15% surowi-
cy i antybiotyki (penicylina i streptomycyna).
Po zakoñczonej hodowli p³yny inkubacyjne zbierano i za-
mra¿ano w temp. -70oC, nastêpnie próbki przemywano 3x
sol¹ fizjologiczn¹ buforowan¹, komórki przylegaj¹ce utrwa-
lano 4% paraformaldehydem i 70% metanolem. Utrwalone
komórki przemywano 0,5% surowic¹ (BSA), a nastêpnie
znakowano za pomoc¹ pierwotnego przeciwcia³a (mouse
anty-human CD49E; receptor dla fibronektyny) lub anty- FN
(fibronektyna, firmy Chemicon) oraz wtórnego przeciwcia³a
Alexa Fluor 488 (chicken anty-mouse IgG) i barwiono 7
amino-actino-mycyn¹ (7AAD). Próbki z wybarwionymi ko-
mórkami naklejono na szkie³ka podstawowe i zamykano w
medium do badañ fluorescencyjnych. Preparaty analizowa-
no w konfokalnym mikroskopie laserowym (Olympus FV-
500 system) i w laserowym cytometrze skaningowym, gdzie
�ród³em �wiat³a s¹ lasery. W p³ynach inkubacyjnych z ho-
dowli komórek oznaczano metod¹ immunoenzymatyczn¹
(ELISA) zawarto�æ interleukiny -1b(IL-1b).
Uzyskane wyniki dla danego biomateria³u u�redniano i wy-
liczano b³¹d standardowy �redniej. Kontrolê stanowi³y ba-
dania komórek inkubowanych w komorach hodowlanych
Lab- Tek (Nunc).
Adhezja komórek

Komórki przylegaj¹ce do badanych materia³ach ocenia-
no w laserowym mikroskopie skaningowym. Najwiêcej fi-
broblastów po 48 godzinach inkubacji przylega³o do próbek
poliuretanowych z warstw¹ tytanu. Uzyskane obrazy komó-
rek przylegaj¹cych na badanych próbkach biomateria³ów i
na szkle przedstawiono na RYS.2.
Ekspresja receptora w b³onie komórkowej fibroblastów
dla fibronektyny

Zakotwiczanie komórek w macierzy pozakomórkowej na-
stêpuje poprzez po³¹czenie receptora znajduj¹cego siê w
b³onie komórkowej z odpowiednim dla niego bia³kiem obec-
nym z macierzy pozakomórkowej lub biofilmie. Receptor
fibronektyny (CD49e) ³¹czy siê z bia³kiem zw. fibronektyn¹.
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adhered cells. In the TiN layer, a net with "dots" were formed
with dense structure, mainly around the cells. On the con-
trol material-glass, the net of the fibronectin created irregu-
lar connections which were situated in different directions.
 Winculin expression

Winculin is a polypeptyd, which connects the proteins of
the cell membrane with the active cytoskeleton of the
cytoplasma cortex at the connection point between a cell
and the extracellular matrix, i.e. in the place where the so-
called adhesive plates are formed (focal contact). Thus, its
huge expression provides strong anchoring of the cells in
the substrate. The winculin expression was analyzed in
confocal microscopy in the adhering fibroblasts on the in-
vestigated samples. Bigger expression of this protein was
observed on Ti on PU then on TiN on PU or glass (control
material).
The level of interleukin-1b  in the incubation medium

Interleukin-1b(IL-1b) is probably the strongest
immunostimulator of the immunological "answer" , includ-
ing the "answer" for the strange material in the biological
environment or in the organism. Thus, it is one of the basic
factors, which allows to examine immunogenicity of a bio-
material. When the biocompatibility of the biomaterial is low,
the cultivated cells synthesise and evolve IL-1b. The level
of IL-1b was marked in the incubative liquids gained form
48 hours fibroblast proliferation (cultivation) on Ti and TiN
deposited on polyurethane. The investigation did not show
the presence of IL-1b in the liquid gathered from the sur-
face.

Conclusions

The aim of the work was to invent a new biocompatible
material. The first examined layer was 250nm thick, but it
turned out to be fragile. On the basis of the gained experi-
ence, the thickness was reduced and deposition conditions
were improved. 50nm thick layers were observed to be elas-
tic.
The performed investigations of biocompatibility show, that
the probability of the cell adhesion to a Ti layer is higher
then to the TiN on PU. It is proved by the number of the
adhering cells and the high expression of winculin. Lack of
IL-1b in the incubated liquids proves high biocompatibility
of Ti and TiN layers. It seems that TiN surface layer pro-
duced on polyurethane presents good biocompatibility and
decreased surface affinity for cell adhesion, which is ex-
pected in blood applications.

Ekspresjê receptora CD49e badano w mikroskopie konfo-
kalnym w fibroblastach zadherowanych na badanych prób-
kach. Obserwowano podobn¹, �ladow¹, punktow¹ ekspre-
sjê receptora w komórkach hodowanych na poliuretanie
pokrytym tytanem i TiN, podczas gdy w komórkach hodo-
wanych na szkle jego ekspresja by³a wyra�nie zaznaczo-
na.
Ekspresja fibronektyny

Fibronektyna jest glikoprotein¹ wystêpuj¹c¹ pozakomór-
kowo oraz na powierzchni komórek. Wystêpuje w krwi i in-
nych p³ynach ustrojowych oraz na powierzchni komórek w
tkance ³¹cznej. Bia³ko to ³¹czy siê z innymi bia³kami macie-
rzy pozakomórkowej jak fibrynogen, kolagen, glikozamino-
glikany oraz z odpowiednimi receptorami znajduj¹cymi siê
w b³onie komórkowej. Ekspresjê fibronektyny, zarówno
wewn¹trzkomórkowej jak i pozakomórkowej analizowano
w mikroskopie konfokalnym w fibroblastach przylegaj¹cych
do próbek. Tworzy³a ona na badanych materia³ach sieæ o
ró¿nej strukturze. Fibronektyna na tytanie pokrywaj¹cym
poliuretan tworzy³a pasma gêstych w³ókien o przebiegu
zgodnym z osi¹ przylegaj¹cych komórek, a na TiN pokry-
waj¹cym poliuretan -  sieæ z oczkami o zagêszczonej struk-
turze, g³ównie wokó³ komórek. Na szkle -materiale kontrol-
nym - sieæ fibronektyny tworzy³a nieregularne, biegn¹ce w
ró¿nych kierunkach po³¹czenia.
Ekspresja winkuliny

Winkulina jest polipeptydem, który wi¹¿e bia³ka b³ony ko-
mórkowej do aktynowego cytoszkieletu czê�ci korowej cy-
toplazmy w miejscu powstaj¹cego po³¹czenia komórka-
macierz pozakomórkowa, a wiêc w miejscu formowania tzw.
p³ytek przylegania (ang. focal contact). St¹d te¿ jej du¿a
ekspresja �wiadczy o silnym zakotwiczeniu komórek na
substracie. Ekspresjê winkuliny analizowano w mikrosko-
pie konfokalnym w fibroblastach osadzonych na badanych
próbkach. Wiêksz¹ ekspresjê tego bia³ka obserwowano w
fibroblastach inkubowanych na poliuretanie pokrytym tyta-
nem ni¿ w komórkach rosn¹cych na TiN wytworzonym na
poliuretanie lub szkle (materia³ kontrolny).
Liczba komórek ¿ywych w populacji

¯ywotno�æ komórek kontaktuj¹cych z biomateria³em jest
jednym z podstawowych parametrów biozgodno�ci. Fibro-
blasty odklejone z badanych próbek po wybarwieniu barw-
nikiem prze¿yciowym liczono w komorze Burckera. W po-
pulacjach fibroblastów rosn¹cych na poliuretanie pokrytym
tytanem lub warstw¹ TiN oraz w kontroli (szk³o) wystêpo-
wa³y pojedyncze komórki martwe za� ponad 99% komórek
by³o ¿ywych. Liczba komórek ¿ywych na badanych bioma-
teria³ach by³a porównywalna.
Badania poziomu interleukiny-1b w medium inkubacyj-
nym

Interleukina-1b (IL-1b) jest prawdopodobnie najsilniej-
szym immunostymulatorem odpowiedzi immunologicznej,
w tym odpowiedzi na obecno�æ obcego materia³u w �rodo-
wisku biologicznym lub w organi�mie. Dlatego te¿ jest, jed-
nym z podstawowych czynników pozwalaj¹cych oceniæ im-
munogenno�æ biomateria³u. Przy niskiej biozgodno�ci bio-
materia³u, komórki hodowane w jego obecno�ci syntetyzu-
j¹ i wydzielaj¹ IL-1b. Poziom IL-1b oznaczano w p³ynach
inkubacyjnych uzyskanych z 48 godzinnej hodowli fibrobla-
stów na tytanie i TiN wytworzonych na poliuretanie. Bada-
nie nie wykaza³o obecno�ci IL-1b w zebranych p³ynach.

Wnioski

Celem pracy by³o zaproponowanie nowego materia³u
biozgodnego. Pierwsz¹ propozycj¹ by³o naniesienie war-
stwy o grubo�ci 250nm, ale ze wzglêdu na budowê krysta-
liczn¹, charakteryzowa³a siê ona  znaczn¹ krucho�ci¹. Na

A B C

RYS. 2. J¹dra komórkowe fibroblastów
przylegaj¹cych do badanych materia³ów
widoczne w skaningowym mikroskopie
laserowym (LSC). A-szk³o, B- Tytan na
poliuretanie, C-TiN na poliuretanie. Powiêkszenie
mikroskopowe x20.
FIG. 2. Fibroblast proliferation on control culture
dish substrate (A), on the  polyurethane with Ti
layer (B), and polyurethane with TiN layer (C).
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[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),167-169]

Treatment of long-lasting wounds, especially infected
ones and covering big body surfaces, is still a serious prob-
lem. Traditional methods, including wound treatment in a
humid environment, do not ensure good therapeutic effect,
particularly for infected wounds. In this case, a coupled ac-
tion of the dressing and bactericidal agent is required. Lo-
cal antibiotic treatment is a method whose aim is to provide
a proper concentration of a therapeutic agent and to control
infection in morbid changes. This leads to restriction of the
systemic action of an antibiotic and to decrease of its side
effects. Efficiency of this method is determined by the choice
of a proper non-toxic, biocompatible and biodegradable
antibiotic carrier. Analysis of the literature shows that
chitosan is one of the most interesting polymers that can be
used for this purpose. Chitosan as a dressing material has
been examined extensively. From researches carried out
on animals it is known that chitosan enhances wound heal-
ing by increasing the inflow of phagocytic cells (segmented
granulocytes and macrophages) to the infection site, stimu-
lating the migration and proliferation of cells in endothelium
vessels and fibroblasts, and also keratinocytes.
The authors present a method for the formation of chitosan
hybrid membranes and sponges containing gentamycin in
their structure. The membranes were formed from chitosan
of molecular weight 500 kD by the phase inversion method,

podstawie uzyskanych do�wiadczeñ i obliczeñ numerycz-
nych, zredukowano grubo�æ do 50nm. Taka kompozycja
warstwy wykazywa³a w³a�ciwo�ci elastyczne.
Przeprowadzone testy biozgodno�ci wykaza³y, ¿e prawdo-
podobieñstwo przylegania komórek do pod³o¿a wzorcowe-
go i pod³o¿a z naniesion¹ warstw¹ Ti jest wiêksze ni¿ dla
pod³o¿a z warstw¹ TiN, co zosta³o  potwierdzone ilo�ci¹
komórek przylegaj¹cych oraz wysok¹ ekspresja winkuliny.
Brak IL-1b w p³ynach inkubowanych dowodzi wysokiej bio-
zgodno�ci warstw Ti i TiN. Wydaje siê, ¿e warstwa TiN na-
niesiona na poliuretan posiada wysok¹ biozgodno�æ i obni-
¿one powinowactwo do pod³o¿a dla adhezji komórek. Taka
w³a�ciwo�æ materia³u jest w zastosowaniu materia³u do
kontaktu z krwi¹  korzystna.
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HYBRYDOWE MEMBRANY
I G¥BKI CHITOZANOWE JAKO
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Leczenie ran przewlek³ych, a zw³aszcza zaka¿onych i
obejmuj¹cych du¿e powierzchnie cia³a stanowi nadal po-
wa¿ny problem. Klasyczne metody, w tym koncepcja le-
czenia ran w �rodowisku wilgotnym nie zapewniaj¹ skutecz-
nego efektu terapeutycznego, zw³aszcza w przypadku ran
zaka¿onych. W tym przypadku wymagane jest skojarzone
dzia³anie opatrunku i �rodka bakteriobójczego. Miejscowa
antybiotykoterapia jest metod¹ maj¹c¹ na celu zapewnie-
nie w³a�ciwego stê¿enia leku i zwalczenia infekcji w miej-
scu chorobowo zmienionym. Prowadzi to do ograniczenia
dzia³ania ogólnoustrojowego antybiotyku i do zmniejszenia
jego objawów ubocznych. Skuteczno�æ tej metody jest uwa-
runkowana doborem odpowiedniego nietoksycznego, bio-
zgodnego i biodegradowalnego no�nika antybiotyku. Ana-
liza literatury wskazuje, ¿e jednym z bardziej interesuj¹cych
polimerów mo¿e byæ chitozan. Chitozan jako materia³ opa-
trunkowy jest szeroko badany. Z prezentowanych badañ
na zwierzêtach wiadomo, ¿e chitozan przyspiesza gojenie
ran poprzez: zwiêkszenie nap³ywu do miejsca zaka¿enia
komórek fagocytuj¹cych (granulocyty segmentowane i
makrofagi), stymulacjê migracji i proliferacji komórek na-
czyñ �ródb³onka i fibroblastów, a wed³ug niektórych auto-
rów równie¿ keratynocytów.
W pracy przedstawiono sposób wytwarzania hybrydowych
membran i g¹bek chitozanowych zawieraj¹cych w struktu-
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using acetic acid as a solvent. Coagulation was carried out
to water solutions of NaOH. Gentamycin, in the amount of
100 mg/gchitosan was introduced to the membrane while
forming it; the antibiotic was added to the membrane-form-
ing solution and after it had been formed - by means of
adsorption. The chitosan sponges were formed by the proc-
ess without coagulation - sodium bicarbonate was used to
form super porous structures. NaHCO3 has a slightly basic
character, and during its decomposition carbon dioxide is
released. When introduced in a proper amount to the solu-
tion, sodium bicarbonate neutralises it and causes a poly-
mer precipitation; the released CO2 forms a super porous
structure. Sponges were formed from 10% chitosan chlo-
ride solution. Gentamycin was added in the amount of 125
mg/g and NaHCO3 in the amount that did not and did pro-
voke foaming: 20-100% in relation to the polymer.

Antibiotic release

Suitability of chitosan-gentamycin membranes and
sponges as wound dressings of controlled antibiotic release
was determined on the basis of gentamycin release rate
and examination of the effects of these membranes on the
growth of bacterial colonies. The antibiotic was released to
a buffer of pH=7. Results are shown in FIGURES 1a and b,
and in FIGURE 2.

Examination of the bactericidal action of
chitosan-gentamycin membranes

Bactericidal properties of the chitosan-gentamycin mem-
branes were assessed on test bacterial species of Staphy-
lococcus aureus ATCC 6538 and Pseudomonas aeruginosa
ATCC 15442 coming from the £OCK 105 Collection of the
Institute of Fermentation Technology and Microbiology, Lodz
Technical University. A suspension of the above mentioned
bacteria of the density 108 cells in 1 cm3 was prepared in
the physiological sodium chloride solution. One cm3 of this
suspension was added to 100 cm3 Mueller-Hinton agar nu-
trient and plated in the amount of 15 cm3 on Petri dishes.
Afterwards, 2cm×2cm membrane samples were placed on
the nutrient surface. After incubation at the temperature 37oC
for 16-24h, bactericidal action of the tested membranes was
assessed basing on the criteria described by SN 195921
and SN 195922 standards, i.e. with reference to:
- the presence and dimensions of the zone inhibiting growth

rze gentamycynê. Membrany wytwarzano metod¹ inwersji
z chitozanu o masie cz¹steczkowej 500 kD, przy zastoso-
waniu jako rozpuszczalnika kwasu octowego. Koagulacjê
prowadzono do wodnych roztworów NaOH. Gentamycynê,
w ilo�ci 100 mg/g chitozanu wprowadzano do membrany w
czasie jej formowania, dodaj¹c antybiotyk do roztworu b³o-
notwórczego oraz po uformowaniu - drog¹ adsorpcji. Chi-
tozanowe g¹bki wytwarzano bez koagulacji - do formowa-
nia wysokoporowatych struktur zastosowano kwa�ny wê-
glan sodu. NaHCO3 posiada s³abo zasadowy charakter, a
przy jego rozk³adzie uwalnia siê ditlenek wêgla. Wprowa-
dzony zatem w odpowiedniej proporcji do roztworu neutra-
lizuje go i powoduje wytr¹cenie polimeru, a uwalniany CO2

formuje wysokoporowat¹ strukturê. G¹bki wytwarzano z
10% roztworów chlorku chitozanu. Gentamycnê dodawano
w ilo�ci 125 mg/g, NaHCO3 w ilo�ci nie powoduj¹cej pienie-
nia oraz powoduj¹cej spienienie: 20-100% w stosunku do
polimeru.

Uwalnianie antybiotyku

Przydatno�æ membran chitozanowo-gentamycynowych
oraz g¹bek jako opatrunków o kontrolowanym uwalnianiu
antybiotyku okre�lano na podstawie szybko�ci uwalniania
gentamycyny oraz badania wp³ywu tych b³on na wzrost ko-
lonii bakteryjnych. Uwalnianie prowadzono do buforu o
pH=7. Wyniki przedstawiono na RYS.1a i b oraz 2.

Badanie dzia³ania bakteriobójczego b³on
chitozanowo-gentamycynowych

W³a�ciwo�ci bakteriobójcze b³on chitozanowo-gentamy-
cynowych  oceniano w stosunku do testowych gatunków
bakterii Staphylococcus aureus ATCC 6538 i Pseudomo-
nas aeruginosa ATCC 15442,  które pochodzi³y z Kolekcji

RYS. 2. Uwalnianie gentamycyny wprowadzonej
do struktury (przy wspóudziale NaHCO3).
FIG. 2. Release of gentamycin introduced to the
structure (in the presence of NaHCO3).
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RYS. 1a. Uwalnianie gentamycyny wprowadzonej
do struktury - koagulacja NaOH.
FIG. 1a. Release of gentamycin introduced to the
structure - NaOH coagulation.
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of the tested bacteria around the membrane,
- the presence or absence of bacterial growth in the zone of
membrane contact with a culture medium.
Antibacterial action of different chitosan forms on selected
strains is given in TABLE 1.
The chitosan-gentamycin membranes and sponges reveal
strong bactericidal action against Staphylococcus aureus,
Escherichia coli, and also Pseudomonas aeruginosa. Bac-
teriostatic action is also reported in the case of chitosan
formed into hydrogel membranes and sponges. Better ac-
tivity have chitosan sponges. Chitosan combined with
gentamycin forms structures that are characterised by du-
rable bactericidal action. Hence, the presented membranes
and sponges can form a good dressing material to be ap-
plied on infected wounds.

APPLICATION OF MICROSCOPE
TECHNIQUE IN REPRESENTATION
AND TREATMENT OF EARLY
CARIES LESION

D. PIESIAK-PAÑCZYSZYN, A. CZAJCZYÑSKA, U. KACZMAREK

DEPARTMENT OF CONSERVATIVE AND PEDIATRIC DENTISTRY,
WROCLAW MEDICAL UNIVERSITY.
50-425 WROCLAW, KRAKOWSKA STREET 26

Abstract

Dental carious lesion is determined as an infec-
tious disease caused by several factors acting con-
currently i.e. bacterial factors, carbohydrates under-
going fermentation, tooth susceptibility and reaction
time of these factors. Early carious lesion is the only
reversible form of disease. The aim of the study is to
determine the structural changes characteristic to early
stages of caries appearing within enamel in compari-

£OCK 105 Instytutu Technologii Fermentacji i Mikrobiologii
Politechniki £ódzkiej. Zawiesinê w/w bakterii o gêsto�ci 108

komórek w 1cm3 przygotowano w roztworze fizjologicznym
chlorku sodu. Jeden cm3 tej zawiesiny dodawano do 100
cm3 agarowej po¿ywki Muellera-Hintona  i wylewano w ilo-
�ci 15 cm3 na p³ytki Petriego. Po czym  na powierzchni po-
¿ywki umieszczano próbki b³on o wymiarach 2cmx2cm.  Po
inkubacji w temperaturze 37oC w czasie 16-24h oceniano
dzia³anie bakteriobójcze badanych b³on w oparciu o kryte-
ria zawarte w opisie norm SN 195921 i SN 195922, tj. na
podstawie:
- obecno�ci i rozmiaru strefy hamuj¹cej wzrost testowanych
bakterii wokó³ badanej  b³ony
- wzrostu bakterii lub jego braku w strefie kontaktu b³ony z
po¿ywk¹ hodowlan¹.
Antybakteryjne dzia³anie ró¿nych form chitozanu na wybrane
szczepy przedstawiono w TABELI 1.
Membrany i g¹bki chitozanowo-gentamycynowe wykazuj¹
silne dzia³anie bakteriobójcze w stosunku do Staphylococ-
cus aureus, Escherichia coli,  a tak¿e Pseudomonas aeru-
ginosa. Bakteriostatyczne dzia³anie obserwuje siê tak¿e dla
chitozanu uformowanego w postaci hydro¿elowej membra-
ny oraz g¹bki. Lepsz¹ aktywno�æ wykazuj¹ g¹bki chitoza-
nowe.  Chitozan w po³¹czeniu z gentamycyn¹ tworz¹ struk-
tury charakteryzuj¹ce siê trwa³ym dzia³aniem bakteriobój-
czym. Prezentowane zatem membrany i g¹bki stanowiæ
mog¹ dobry materia³ opatrunkowy na rany zaka¿one.

ZASTOSOWANIE TECHNIKI
MIKROSKOPOWEJ W
OBRAZOWANIU I LECZENIU
WCZESNEJ ZMIANY
PRÓCHNICOWEJ

D. PIESIAK-PAÑCZYSZYN, A. CZAJCZYÑSKA, U. KACZMAREK

AKADEMIA MEDYCZNA WE WROC£AWIU

KATEDRA I ZAK£AD STOMATOLOGII ZACHOWAWCZEJ I DZIECIÊCEJ

Streszczenie

Próchnica tkanek twardych zêbów jest chorob¹ in-
fekcyjn¹ wywo³an¹ przez kilka jednocze�nie dzia³aj¹-
cych czynników, tj. bakterie kwasotwórcze, ulegaj¹ce
fermentacji wêglowodany, podatno�æ tkanek oraz czas
dzia³ania tych czynników. Wczesna zmiana próch-
nicowa jest jedyn¹ odwracaln¹ postaci¹ tej choroby.
Celem badania by³o okre�lenie zmian strukturalnych

 
Pseudomonas 

aeruginosa 

Staphylococcus 

aureus 

Escherichia 

coli 

B³ona z chitozanu 
Chitosan membrane 

0 0 0 

B³ona z chitozanu + gentamycyna w strukturze 

Chitosan membrane + gentamycin included 
8 11 - 

B³ona z chitozanu + gentamycyna w strukturze po 48 h desorpcji 

Chitosan membrane + gentamycin included after 48 h desorption 
- 0 - 

B³ona z chitozanu + gentamycyna po adsorpcji 
Chitosan membrane + gentamycin after adsorption 

20 14 15 

B³ona z chitozanu + gentamycyna po adsorpcji po 48 h desorpcji 
Chitosan membrane + gentamycin after adsorption followed by 48 h desorption 

10,5 2 3,5 

G¹bka z chitozanu 
Chitosan sponge 

8 1 0 

G¹bka z chitozanu + gentamycyna 

Chitosan sponge + gentamycin 
12,5 11 8 

 
TABELA 1. Strefy hamowania wzrostu badanych
szczepów bakterii.
TABLE 1. Zones of growth inhibition of tested
bacterial strains.
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son with sound enamel and as a result striving for out
the most optimal method of their treatment.
The experimental material consisted of human teeth
extracted due to the orthodontic causes, healthy teeth
and those with early carious lesion. The studies on
structure and chemical composition of early carious
lesion were carried out by means of using the scan-
ning electron microscope - Joel JSM 5800 LV. The
studies aiming at optimalization of treatment of early
stage of caries were carried out on human teeth sam-
ples with artificially evoked early carious lesion, which
were divided depending on the applied method of treat-
ment into 4 groups: A, B, C and D. The applied thera-
peutical method was monitored by means of light mi-
croscope - Olimpus BX 50 connected with computer
system of image analysis - Multiscan Base (08.98
version).
Using the electron microscope enabled very detailed
analysis of early carious lesion structure showing
highly mineralized surface zone and the extensive
damage of sub-surface zone called body of the le-
sion. The knowledge of structure and chemical com-
position of these layers enabled starting the studies
on the new method of treatment based on the lesion
remineralization process by means of remineralization
preparations preceded with short etching of its sur-
face with the acid. The obtained results show that the
efficiency of this treatment is much higher than in the
case of conventional methods.

Key words: early caries lesion, light microscope,
scanning electron microscope, demineralization,
remineralization

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),169-174]

Introduction

Dental caries is one of the most frequently researched
subjects in the area of contemporary dentistry. Despite nu-
merous discoveries the phenomenon is still mysterious and
the accompanying biochemical processes raise many ar-
guments. Detailed analysis of this process is the starting
point in searching new, the least invasive and at the same
time the most effective methods of treatment. It is deter-
mined as an infectious disease of dental tissues (enamel,
dentine and root cement) caused by bacterial factors i.e.
etching reagents (Streptococcus mutans, Streptococcus
salivarius, Streptococcus sobrinus, Lactobaccilus, Actino-
myces), carbohydrates undergoing fermentation
(monosaccharides: glucose, fructose, disaccharides:
sacharose, lactose, maltose, polysaccharides: glucan,
fructan, mutan, starch), tooth susceptibility and reaction time
of pathogenic factors (RYS.1) [8,9,11,25]. This process will
develop only if all above-mentioned factors occur together.
In the first stage called reversible it results in decalcification
of tissues, then irreversible disintegration of organic sub-
stances appears. The most important factors influencing
the stability of the tissue structure are the following: pH,
accumulation of mineral substances i.e. Ca, P, F on the
enamel surface, in the plaque liquid and in the tooth sur-
rounding saliva. Long-lasting decrease of pH below 5.5
causes an increase in the solubility of hydroxyapatites -
mineral structural parts of dental tissues, and by means of
their loss an increase in porosity and early carious lesion
are induced [2,8,11,12,25]. In the beginning the changes
are only visible on the ultrastructural level, but in the course
of their progress they become clinically noticeable in the
form of white or brown spot. The color of the lesion is the
result of enamel porosity increase, which changes the light

charakterystycznych dla wczesnych zmian próchni-
cowych zachodz¹cych w obrêbie szkliwa w porówna-
niu ze szkliwem zdrowym oraz próba opracowania
optymalnej metody ich leczenia.
Materia³ do�wiadczalny stanowi³y ludzkie zêby usu-
niête z powodów ortodontycznych, zdrowe oraz z
pocz¹tkow¹ zmian¹ próchnicow¹. Badania nad struk-
tur¹ i sk³adem chemicznym wczesnych zmian próch-
nicowych zosta³y przeprowadzone z wykorzystaniem
skaningowego mikroskopu elektronowego - Joel JSM
5800 LV. Badania maj¹ce na celu optymalizacjê po-
stêpowania leczniczego dla pocz¹tkowego stadium
próchnicy przeprowadzono na próbkach ludzkich zê-
bów z wytworzon¹ sztucznie wczesn¹ zmian¹ próch-
nicow¹, które podzielono w zale¿no�ci od stosowa-
nej metody leczniczej na 4 grupy: A, B, C i D. Zasto-
sowane postêpowanie terapeutyczne monitorowano
za pomoc¹ mikroskopu �wietlnego - Olimpus BX 50
po³¹czonego z systemem komputerowej analizy ob-
razu - program Multiscan Base (wersja 08.98).
Zastosowanie mikroskopu elektronowego umo¿liwi³o
bardzo dok³adn¹ analizê struktury wczesnej zmiany
próchnicowej, z uwidocznieniem silnie zmineralizowa-
nej warstwy powierzchniowej oraz rozleg³ego uszko-
dzenia podpowierzchniowego zwanego "body of the
lesion". Znajomo�æ budowy oraz sk³adu chemiczne-
go tych warstw umo¿liwi³o podjêcie badañ nad now¹
metody leczenia opart¹ na procesie remineralizacji
zmiany za pomoc¹ �rodków remineralizuj¹cych, po-
przedzon¹ krótkotrwa³ym wytrawieniem jej powierzch-
ni kwasem. Uzyskane rezultaty wskazuj¹, ¿e skutecz-
no�æ takiego leczenia jest wy¿sza ni¿ w przypadku
metod konwencjonalnych.

S³owa kluczowe: wczesna zmiana próchnicowa,
mikroskop �wietlny, skaningowy mikroskop elektro-
nowy, demineralizacja, remineralizacja

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),169-174]

Wstêp

Próchnica tkanek twardych zêbów (caries dentium, den-
tal caries) jest jednym z najczê�ciej badanych zagadnieñ
wspó³czesnej stomatologii. Pomimo szeregu odkryæ zjawi-
sko to nadal pozostaje nie do koñca poznane, a procesy
biochemiczne jemu towarzysz¹ce nadal wzbudzaj¹ wiele
dyskusji. Szczegó³owa analiza tego procesu jest punktem
wyj�cia w poszukiwaniu nowych, jak najmniej inwazyjnych
a jednocze�nie skutecznych metod leczenia. Okre�lana jest
jako choroba infekcyjna tkanek twardych zêba (szkliwa,
zêbiny i cementu korzeniowego), wywo³anych przez czyn-
niki zewn¹trzustrojowe, tj. drobnoustroje kwasotwórcze
(Streptococcus mutans, Streptococcus salivarius, Strepto-
coccus sobrinus, Lactobaccilus, Actinomyces), wêglowo-
dany ulegaj¹ce fermentacji (monosacharydy: glukoza, fruk-
toza, dwusacharydy: sacharoza, laktoza, maltoza, polisa-
charydy: glukan, fruktan, mutan, skrobia), podatno�æ (wra¿-
liwo�æ) zêba oraz czas dzia³ania czynników patogennych
(RYS.1) [8,9,11,25]. Proces ten rozwinie siê jednak tylko
wtedy, kiedy zaistniej¹ warunki równoczesnego wspó³dzia-
³ania ze sob¹ wszystkich wy¿ej wymienionych czynników.
Powoduje to w pierwszym etapie, tzw. odwracalnym, od-
wapnienie tkanek, a nastêpnie ju¿ nieodwracalny rozpad
zawartych w nich substancji organicznych. Najwa¿niejszy-
mi czynnikami maj¹cymi wp³yw na stabilno�æ struktury tka-
nek s¹: pH oraz koncentracja substancji mineralnych, tj. Ca,
P, F przy powierzchni szkliwa, w p³ynie p³ytki nazêbnej i
otaczaj¹cej �linie. D³ugotrwale utrzymuj¹cy siê spadek pH
poni¿ej 5,5 powoduje rozpuszczanie hydroksyapatytów -
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diffusion. The refraction index (refraction of light index) of
the enamel equals 1.62 whereas of water it is 1.33. Drain-
ing the researched surface with the air removes water from
the inter-crystalline spaces and fills them with air reducing
the refraction index to 1.0. The differences in numbers are
seen with the naked eye [25]. Further progress of change
results in disease development and irreversible loss of dental
tissues with further consequences in pulp and periapical
tissues. The application of modern optic techniques i.e. light
microscopes, electron microscopes or more and more com-
monly used today confocal technique enables penetration
of micro- and ultrastructural levels providing the opportu-
nity of precise investigation of the lesion structure and its
chemical composition, monitors the applied methods of treat-
ment, determines the course and character of de- and
reminalization processes and evaluates the effectiveness
of used preparations on the above-mentioned phenomena
[1,2,5,6,7,9,10,1213,14,15,18,24,25]. All this results in an
active development of these branches of dentistry which
deal with early identification of initial symptoms of disease,
correct prophylaxis and new methods of treatment with keep-
ing the maximum of sound tissue. Conventional methods
(invasive) based on mechanical removal of carious tissues
and replacement with reconstructive materials are slowly
replaced with preventive methods which aim at stopping
the process by rebuilding the lost inorganic compounds.
The aim of the study is to determine the structural changes
characteristic to early stages of caries appearing within
enamel in comparison with sound enamel and as a result
working out the most optimal method of their treatment.

Discussion

According to the literature [5,6,7,8,12,13,19,24,25] SEM
examination enables thorough analysis of enamel on the
ultrastructural level and shows four zones in the first stage
of caries i.e. the superficial zone, body of the lesion, dark
zone and translucent zone (FIG.2). The superficial zone,
20-50 µm deep, covers the surface of the first stage of car-
ies, it is highly mineralized and its structure resembles sound
enamel. The porosity in this layer and the loss of mineral
substances equals 1% (in healthy enamel about 0.1%). Body
of the lesion constitutes the largest proportion of caries,
where the porosity varies from 5% in the periphery to 25%
in the center of this layer. The dark zone is marked with
different sizes of pores (2-4%) and loss of mineral sub-
stances amounting to 2-5%. Translucent zone directly bor-
dering the sound enamel lies at the advancing front of the
lesion. This zone does not occur in each first stage of car-
ies, it is the first visible sign of pathological process and it
shows the loss of mineral substances ranging between 1-
2% and porosity increase by about 1% [5,9,10,11,12,13,
16,19].
The own studies on structure and chemical composition of
early carious lesion were carried out by means of the scan-
ning electron microscope - Joel JSM 5800 LV. The experi-
mental material consisted of human teeth extracted due to
the orthodontic causes, healthy/sound teeth and with early
carious change. In FIG.3a a macroscopic picture of the ad-
jacent proximal surface of the tooth 15 is presented (right,
upper, second premolar) with clinically distinguished first
stage of caries in the form of brown spot - macula fusca.
The surface of the lesion is blurred, it shows the loss of
translucency, but it is smooth and shiny. The illustration of
the same change, viewed in 90 times magnification (FIG.3b)
shows intact surface layer overlying a sub-surface lesion
sharply separated from the healthy enamel constituting the
body of the lesion -  described earlier on the basis of litera-

mineralnych elementów strukturalnych twardych tkanek
zêbów, a poprzez ich utratê wzrost porowato�ci i powsta-
nie pocz¹tkowej zmiany próchnicowej (caries incipiens,
macula curiosa, early caries lesion, spot lesion) [2,8,11,12].
Pocz¹tkowo zmiany te dostrzegalne s¹ jedynie na pozio-
mie ultrastrukturalnym, ale w miarê ich progresji staj¹ siê
dostrzegalne klinicznie w postaci bia³ej lub brunatnej pla-
my. Kolor zmiany jest wynikiem wzrostu porowato�ci szkli-
wa, który zmienia rozproszenie �wiat³a. Wska�nik refrakcji
(wska�nik za³amania �wiat³a) szkliwa wynosi 1,62, natomiast
wody - 1,33. Osuszenie powietrzem badanej powierzchni
usuwa wodê z przestrzeni miêdzykrystalicznych, wype³nia
je powietrzem, przez co zmniejsza wska�nik refrakcji do
1,0. Wystêpuj¹ce ró¿nice w warto�ciach dostrzegalne s¹
wizualnie [25]. Dalsza progresja zmiany powoduje rozwój
choroby i nieodwracaln¹ utratê tkanek twardych zêba z
dalszymi konsekwencjami dla miazgi i tkanek oko³owierz-
cho³kowych. Zastosowanie technik optycznych tj. mikrosko-
pia �wietlna, elektronowa, czy obecnie coraz powszechniej
stosowana konfokalna, umo¿liwiaj¹ miêdzy innymi wnika-
nie w poziomy mikro i ultrastrukturalne daj¹c mo¿liwo�æ
dok³adnego poznawania struktury zmiany oraz jej sk³adu
chemicznego, monitoruj¹ zastosowane metody lecznicze,
okre�laj¹ przebieg i charakter procesów de i remineraliza-
cyjnych oraz oceniaj¹ skuteczno�æ dzia³ania u¿ytych pre-
paratów leczniczych na wy¿ej wymienione zjawiska
[1,2,5,6,7,9,10,1213,14,15,18,24]. Wszystko to powoduje
aktywny rozwój tych dziedzin stomatologii, które zajmuj¹
siê wczesnym wykrywaniem pocz¹tkowych objawów cho-
roby, prawid³ow¹ profilaktyk¹ oraz nowymi metodami lecze-
nia polegaj¹cymi na zachowaniu maksymalnej ilo�ci zdro-
wej tkanki. Metody konwencjonalne (inwazyjne) bazuj¹ce
na mechanicznym usuniêciu tkanek zmienionych próchni-
cowo i zast¹pieniu ich materia³ami odtwórczymi s¹ powoli
zastêpowane tzw. metodami zachowawczymi, których ce-
lem jest zatrzymanie procesu chorobowego poprzez ponow-
ne wbudowanie utraconych zwi¹zków nieorganicznych.
Celem badania by³o okre�lenie zmian strukturalnych cha-
rakterystycznych dla wczesnych zmian próchnicowych za-
chodz¹cych w obrêbie szkliwa w porównaniu ze szkliwem
zdrowym i na tej podstawie opracowanie najbardziej opty-
malnej metody ich leczenia.

Omówienie badania

W �wietle pi�miennictwa [5,6,7,8,12,13,19,24,25] bada-
nie SEM umo¿liwia wnikliw¹ analizê szkliwa na poziomie
ultrastrukturalnym oraz uwidacznia cztery warstwy wcze-
snej zmiany próchnicowej tj: powierzchniow¹, centraln¹,
ciemn¹ i prze�roczyst¹ (RYS.2). Warstwa powierzchniowa
o g³êboko�ci od 20-50µm pokrywa powierzchniê wczesnej
zmiany próchnicowej, jest wysoko zmineralizowana i struk-
tur¹ przypomina zdrowe szkliwo. Objêto�æ porów w tej war-
stwie wynosi 1% (w szkliwie zdrowym oko³o 0,1%) i taka
sama jest utrata substancji mineralnych. Warstwa central-
na (body of the lesion) stanowi najwiêksz¹ czê�æ zmiany,
gdzie objêto�æ porów waha siê od 5% obwodowo do 25%

RYS. 1. G³ówne czynniki
etiologiczne wg Königa.
FIG. 1. Major ethiologic
factors by König.

Nr 47-4a.p65 05-09-11, 23:18171



172

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

ture. High magnifications of 220 times and 5000 times ena-
bled the investigation of the lesion structure and evaluation
of enamel prism damages (FIG.3c and 3d). As a result of
carious process the peripheries of individual crystals were
partly and irregularly dissolved, reduced in thickness and
width resulting with enlarged inter-crystalline spaces. The
size change of crystals is considerable because according
to the data from literature their diameter after demineraliza-
tion ranges from 10 to 30 nm with normal/regular sizes of
sound apatite - 35 to 40 nm [6,7,11].The majority of investi-
gated prisms show core damages and expansion of the
circulum i.e. the first type of demineralization according to
Silverstone [5,6,7,12]. It gives them a specific characteris-
tic called arch view [23] (FIG.3c). The obtained pictures
correspond with the results coming from other papers [5, 6,
7,10,11,12]. For comparison the surfaces of sound enamel
were examined. FIG. 4a presents macroscopic picture of
adjacent proximal surface of tooth 25 (left, upper, second
premolar) considered clinically healthy. The pictures at
higher magnifications - 90 times (FIG.4b), 220 times (FIG.4c)
show orderly structure of healthy tissue consisting of uni-
formly placed crystals separated with intraprismatic spaces
with few gaps. In the structure of single crystals no signs of
circular/border continuity loss and core structure changes
were noticed. The shapes and sizes do not break the rule,
they are recurrent and regular. The porosity volume does
not exceed 0,1% which stays in accordance with the litera-
ture [11].
The knowledge of early caries change structure (referred to
above) enables starting the immediate treatment, which aim
at preventing further development of disease process. This
stage of caries is considered the only reversible form of
disease. Stopping the caries process is possible by means
of reminalization and it is based on whole or partial "heal-
ing" of enamel by building-in the mineral substances, most
importantly Calcium and Phosphorum, into undemineralized
parts of tissue [13,14,15,17,18,19,20,23]. This process is
influenced by several independent factors i.e. saliva com-
ponents, especially contents of Ca, F, P, relevant diet hab-
its and Fluor compounds supply. The surface layer of the
early carious change is well-mineralized and the porosity is
not great, so it constitutes certain obstacle for the induced
process of reminalization of deeper layers
[9,13,16,17,21,22,24]. Probably the method of single etch-
ing of the enamel surface by means of 37% phosphoric acid,
limited only to the thin outer layer should bring about its
removal and reveal diffusion ways for de- and
remineralization processes, which will result in increase of
remineralization processes efficiency [6,7,10,21,22,23,24].
The conducted experiment was to prove the hypothesis.
The experimental material consisted of human teeth sam-
ples with artificially evoked early carious change, which were
divided depending on the applied method of treatment into
4 groups: A, B, C and D. In each group different
remineralization conditions or different remineralization

w czê�ci �rodkowej. Warstwa ciemna charakteryzuje siê
wystêpowaniem ró¿nej wielko�ci porów (2-4%) i ubytkiem
substancji mineralnych siêgaj¹cych od 2 do 5%. Ostatnia
warstwa, licz¹c od strony powierzchni zmiany, to warstwa
prze�roczysta granicz¹ca bezpo�rednio ze zdrowym szkli-
wem. Nie wystêpuje we wszystkich tworz¹cych siê wcze-
snych zmianach próchnicowych, jest pierwsz¹ widoczn¹
oznak¹ procesu patologicznego i wykazuje utratê substan-
cji mineralnych w granicach oko³o 1-2% oraz wzrost poro-
wato�ci o oko³o 1% [5,9,10,11,12,13,16,19,25].
Badania w³asne nad struktur¹ i sk³adem chemicznym wcze-
snych zmian próchnicowych przeprowadzono za pomoc¹
skaningowego mikroskopu elektronowego - Joel JSM 5800
LV. Materia³ badawczy stanowi³y ludzkie zêby usuniête z
powodów ortodontycznych, zdrowe oraz z pocz¹tkow¹
zmian¹ próchnicow¹. Na RYS.3a umieszczono zdjêcie
makroskopowe powierzchni stycznej bli¿szej przyk³adowe-
go zêba 15 (prawy, górny, drugi przedtrzonowiec) z widocz-
n¹ klinicznie pocz¹tkow¹ zmian¹ próchnicow¹ w postaci
brunatnej plamy - macula fusca. Powierzchnia zmiany wy-
kazuje zmêtnienie i utratê przezierno�ci, ale jest g³adka i
�wiec¹ca. Obraz tej samej zmiany, ogl¹dany w powiêksze-
niu 90-krotnym (RYS.3b) ukazuje nietkniêt¹ warstwê po-
wierzchniow¹ pokrywaj¹c¹ podpowierzchniowe uszkodze-
nie ostro odgraniczone od zdrowego szkliwa, czyli wcze-
�niej ju¿ omówion¹ na podstawie pi�miennictwa warstwê
centraln¹ - body of the lesion. Wiêksze powiêkszenia- 220-
krotnym i 5000-krotnym - pozwoli³y wnikn¹æ w strukturê
zmiany oraz oceniæ uszkodzenia pryzmatów szkliwnych
(RYS.3c i 3d). W wyniku procesu próchnicowego dosz³o do
czê�ciowego, do�æ nieregularnego ich rozpuszczenia,
zmniejszenia ich szeroko�ci i grubo�ci oraz wzrostu objê-
to�ci wolnych przestrzeni miêdzykrystalicznych oddzielaj¹-
cych �ci�le dotychczas upakowane kryszta³y. Zmiana wiel-
ko�ci kryszta³ów jest do�æ znaczna, gdy¿ bazuj¹c na da-
nych z literatury, ich �rednica po demineralizacji waha siê
w granicach 10-30 nm, przy normalnych rozmiarach zdro-
wego apatytu - 35 do 40 nm [6,7,11]. Obserwowane pry-
zmaty wykazuj¹ w wiêkszo�ci uszkodzenia rdzeni i posze-
rzenia os³onki, czyli tzw. pierwszy typ demineralizacji wg
Silverstona [5,6,7,12]. Nadaje im to specyficzny obraz okre-
�lany jako arkadowy [23] (RYS. 3c). Uzyskane w przepro-
wadzonych badaniach obrazy s¹ zgodne z wynikami innych
prac [5,6,7,10,11,12]. W celach porównawczych wykonane
zosta³y równie¿ badania powierzchni zdrowego szkliwa.
RYS. 4a przedstawia zdjêcie makroskopowe powierzchni

RYS. 3. Z¹b15: a) pocz¹tkowa zmiana
próchnicowa - macula alba (zdjêcie
makroskopowe), b)  macula fusca (SEM,90x), c)
macula fusca (SEM,220x), d)  macula fusca
(SEM,5000x).
FIG. 3. Tooth 15: a) early stage of caries-macula
alba (macroscopic picture), b) macula fusca
(SEM,90x), c) macula fusca (SEM,220x), d)  macula
fusca  (SEM,5000x).

RYS. 4. Z¹b 25: a) powierzchnia zdrowego szkliwa
(zdjêcie makroskopowe), b) zdrowy (SEM, 90x),
c) zdrowy (SEM,220x), d) zdrowy (SEM,5000x).
FIG. 4. Tooth 25: a) the surface of sound enamel
(macroscopic picture), b) healthy (SEM,90x), c)
healthy (SEM,220x), d) healthy (SEM,5000x).

RYS. 2. Schemat
wczesnej zmiany
próchnicowej:
1- warstwa prze�roczysta
2- warstwa ciemna
3-warstwa centralna
"body of the lesion"
4-warstwa powie-

FIG. 2. Schema of early stage of caries: 1-
translucent zone, 2-dark zone, 3-central zone
body of the lesion", 4-superficial zone
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preparation were used - TAB.1. Treated changes were in-
vestigated following 4 and 10 weeks of the experiment, the
depth of artificially evoked changes and the differences in
their size after applying certain therapeutical methods were
determined. For this purpose the light microscope - Olimpus
BX 50 connected with computer system of image analysis -
Multiscan Base (08.98 version) was used. As it turned out
the best results i.e. the greatest decrease of lesion was
obtained in group D, where the therapeutic method was
based on brushing the teeth with the toothpaste containing
CaHPO4x2H2O, twice a day for 3 minutes after single etch-
ing of the surface  with  the  phosphoric  acid.  FIG.5a
presents  the  change  after  4 weeks of brushing, FIG.5b -
after the next 6 weeks, where the depth difference amounted
on average 22% i.e. 0,0326 ± 0,008 mm. The worst was the
traditional method based on brushing the teeth with the tooth-
paste containing Fluor in the form of NaF - 1400 ppm. In
this group the healing of the change was significantly smaller
- on average 7.9% i.e. 0.0116±0.002 mm. The demonstra-
tion histological images were presented in FIG. 6a and 6b -
after 4 and 10 weeks of demineralization respectively. The
obtained results show that the modernization of the tradi-
tional remineralization measures by means of initial etch-
ing of demineralized surface of the change can visibly in-
crease the effectiveness of treatment and stop it. However,
it should be noticed that the monitoring of the treatment
was possible only thanks to the light microscope usage.

Conclusion

Discovering caries in the initial stage enables to stop or
reverse the disease process by means of non-invasive meth-
ods. If caries is not stopped at the spot stage, the destruc-
tion of dental tissues becomes irreversible. In such a case
the only form of treatment is invasive method based on re-
moval of changed tissues and replacement with
reconstructive material. In this case it should be noticed
that no filling material has such physical-chemical param-
eters and durability as healthy dental tissues. Therefore the
removal and filling decision results in several consecutive
replacements connected with subsequent loss of tissues.
The application of the above-mentioned microscopic tech-
niques enables better and more detailed investigation of
the disease mechanisms which results in obtaining more
effectiveness in its treatment and its prevention. The possi-
bility of using these methods only in laboratory conditions
due to the size is a considerable drawback. There is how-
ever the possibility that in the future making the described
systems smaller will give the opportunity of using them also
in clinical conditions.

stycznej bli¿szej zêba 25 (lewy, górny, drugi przedtrzono-
wiec) uznanej za zdrow¹ klinicznie. Obrazy w wiêkszych
powiêkszeniach - 90-krotnym (RYS.4b), 220-krotnym (RYS.
4c) i 5000- krotnym (RYS.4d) uwidaczniaj¹ uporz¹dkowa-
n¹ strukturê zdrowej tkanki z³o¿onej ze �ci�le upakowanych
kryszta³ów poprzedzielanych przestrzeniami miêdzypryzma-
tycznymi o niewielkim �wietle. W strukturze pojedynczych
kryszta³ów nie zauwa¿ono utraty ci¹g³o�ci otoczki i zmiany
struktury rdzeni. Kszta³ty i rozmiary nie odbiegaj¹ od przy-
jêtej normy, s¹ powtarzalne i regularne. Objêto�æ porów nie
przekracza 0,1%, tak jak to zosta³o opisane w pi�miennic-
twie [11,25].
Znajomo�æ struktury wczesnej zmiany próchnicowej (wy-
¿ej omówionej) umo¿liwia podjêcie natychmiastowych dzia-
³añ leczniczych, których celem jest zapobieganie dalszemu
rozwojowi procesu chorobowego. Ten etap próchnicy uwa-
¿any jest za jedyn¹ odwracaln¹ jej postaæ. Zatrzymanie pro-
cesu próchnicowego nastêpuje na drodze remineralizacji i
polega na ca³kowitym lub czê�ciowym "wygojeniu siê" szkli-
wa poprzez ponowne wbudowanie substancji mineralnych,
przede wszystkim wapniowych i fosforanowych, w zdemi-
neralizowane czê�ci tkanki [13,14,15,17,18,19,20,23,25]. Na
proces ten ma wp³yw kilka niezale¿nych czynników tj. sk³ad-
niki �liny, w szczególno�ci zawarto�æ Ca, F, P, odpowied-
nie nawyki dietetyczne oraz miejscowy dowóz zwi¹zków
fluoru. Powierzchowna warstwa wczesnej zmiany próchni-
cowej jest jednak dobrze zmineralizowana i cechuje siê nie-
wielk¹ porowato�ci¹, a zatem stanowi pewne ograniczenie
dla indukowanego procesu remineralizacyjnego warstw g³ê-
biej le¿¹cych [9,13,16,17,21,22,24,25]. Prawdopodobnie

RYS. 5. Obraz histologiczny zmiany; a) po 4
tygodniach leczenia, �rednia g³êboko�æ warstwy
powierzchownej 158µm, grupa D; b) po 10
tygodniach leczenia, �rednia g³êboko�æ warstwy
powierzchownej 141µm, grupa D.
FIG. 5. Hhistological illustration of the change: a)
after 4 weeks of treatment, average depth of
superficial layer 158µm, group D; b) after 10 weeks
of treatment, average depth of superficial layer
141µm, group D.

RYS. 6. Obraz histologiczny zmiany: a) po 4
tygodniach leczenia, �rednia g³êboko�æ warstwy
powierzchownej 160,9µm, grupa A; b) po 10
tygodniach leczenia, �rednia g³êboko�æ warstwy
powierzchownej 140,8µm, grupa A.
FIG. 6. Histological illustration of the change: a)
after 4 weeks of treatment, average depth of
superficial layer 160,9 µm,  group A; b) after 10
weeks of treatment, average depth of superficial
layer 140,8 µm, group A.

 

Grupa A 
Group A 
n=6 

bez wytrawiania 37% kw. ortofosforowym, szczotkowanie 2x 

dziennie przez 2-3 minuty past¹ z zawarto�ci¹ F¡¥ (NaF-1400 ppm) 

the surfaces were treated with fluoride toothpaste (NaF-1400 ppm) 
for 3 minutes a day during 10 weeks 

Grupa B 
Group B 
n=6 

wytrawianie 37% kwasem ortofosforowym, szczotkowanie 2x 

dziennie przez 2-3 minuty past¹ z zawarto�ci¹ F¡¥ (NaF - 1400 ppm) 

the surfaces were treated with fluoride toothpaste (NaF-1400 ppm) 
for 3 minutes a day during 10 weeks, the brushing was preceeded 
by the 30 second etching with 37% phosphoric acid 

Grupa C 
Group C 
n=6 

bez wytrawiania 37% kw. ortofosforowym, szczotkowanie 2x 
dziennie przez 2-3 minuty past¹ z zawarto�ci¹ Ca i P  
the surfaces were treated with toothpaste containing hydroxyapatite 
and phosphates (CaHPO4x2H2O) for 3 minutes a day during 10 
weeks 

Grupa D 
Group D 
n=6 

wytrawianie 37% kwasem ortofosforowym, szczotkowanie 2x 
dziennie przez 2-3 minuty past¹ z zawarto�ci¹ Ca i P 
the surfaces were treated with toothpaste containing hydroxyapatite 
and phosphates (CaHPO4x2H2O)  for 3 minutes a day during 10 
weeks,  the brushing was preceeded by the 30 second etching with 
37% phosphoric acid   

TAB. 1. Podzia³ na 4 grupy do�wiadczalne w
zale¿no�ci od zastosowanej metody
remineralizacyjnej.
TAB. 1. Division into 4 experimental groups
depending on the applied remineralization
method.
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metoda jednorazowego trawienia powierzchni szkliwa za
pomoc¹ 37% kwasu ortofosforowego, ograniczona tylko do
cienkiej warstwy zewnêtrznej, powinna spowodowaæ jej
usuniêcie i ods³oniêcie dróg dyfuzji dla procesów de- i re-
mineralizacji, co przyczyni siê do zwiêkszenia skuteczno-
�ci dzia³añ remineralizacyjnych [6,7,10,21,22,23,24]. Prze-
prowadzone do�wiadczenie mia³o na celu udowodniæ tê
tezê. Materia³ badawczy stanowi³y próbki ludzkich zêbów
ze sztuczn¹ wczesn¹ zmian¹ próchnicow¹, które podzielo-
no w zale¿no�ci od stosowanej metody leczniczej na 4 gru-
py: A, B, C i D. W ka¿dej grupie zastosowano inne warunki
remineralizacji lub inny preparat remineralizacyjny - Tab.1.
Leczone zmiany badano po 4 i 10 tygodniach do�wiadcze-
nia okre�laj¹c zarówno g³êboko�æ sztucznie wywo³anych
zmian, jak i ró¿nice w ich zasiêgu po zastosowaniu okre-
�lonych metod terapeutycznych. U¿yto w tym celu mikro-
skopu �wietlnego - Olimpus BX 50 po³¹czonego z syste-
mem komputerowej analizy obrazu - program Multiscan
Base (wersja 08.98). Jak siê okaza³o najlepsze wyniki, czy-
li najwiêksze zmniejszenie siê zmiany, uzyskano w grupie
D, gdzie metoda terapeutyczna polegaj¹ca na szczotko-
waniu zêbów past¹ dostêpn¹ w handlu z zawarto�ci¹ CaH-
PO4x2H2O, 2x dziennie przez 3 minuty, poprzedzona zo-
sta³a jednorazowym wytrawieniem powierzchni zmiany
kwasem ortofosforowym. RYS.5a przedstawia zmianê po
4 tygodniach szczotkowania, RYS.5b - po kolejnych 6 tygo-
dniach, gdzie ró¿nica g³êboko�ci wynios³a �rednio 22% tj.
0,0326±0,008 mm. Najs³abiej wypad³a metoda tradycyjna
polegaj¹ca na szczotkowaniu zêbów, 2x dziennie przez 3
minuty, past¹ z fluorem w postaci NaF - 1400 ppm. W gru-
pie tej (A) dosz³o do istotnie mniejszego wygojenia zmiany
- �rednio 7,9% tj. 0,0116±0,002 mm. Przyk³adowe obrazy
histologiczne zamieszczono na RYS.6a i 6b - odpowiednio
po 4 i 10 tygodniach demineralizacji. Uzyskane rezultaty
badañ nasuwaj¹ wnioski, ¿e modernizacja klasycznego
postêpowania remineralizacyjnego poprzez wstêpne wytra-
wianie zdemineralizowanej powierzchni zmiany mo¿e w
widoczny sposób zwiêkszyæ skuteczno�æ leczenia i spowo-
dowaæ jej zatrzymanie siê. Nale¿y jednak podkre�liæ, ¿e
monitorowanie procesu terapeutycznego mo¿liwe by³o tyl-
ko dziêki zastosowaniu mikroskopu �wietlnego.

Wnioski

Wykrycie próchnicy w pocz¹tkowym stadium umo¿liwia
zatrzymanie lub odwrócenie procesu chorobowego na dro-
dze nieinwazyjnej. Je¿eli próchnica nie zostanie zatrzyma-
na na etapie plamy próchnicowej, destrukcja tkanek twar-
dych zêba staje siê procesem nieodwracalnym. W takiej
sytuacji jedyn¹ form¹ leczenia jest postêpowanie inwazyj-
ne polegaj¹ce na usuniêciu zmienionych tkanek i zast¹pie-
niu ich materia³em odtwórczym. Przy tego typu dzia³aniu
nale¿y pamiêtaæ, ¿e ¿aden materia³ wype³nieniowy nie ma
takich parametrów fizyko-chemicznych i trwa³o�ci jak zdro-
we tkanki twarde zêba. A zatem decyzja o ich usuniêciu i
wype³nieniu wi¹¿e siê z konieczno�ci¹ kilkukrotnej pó�niej-
szej ich wymiany, po³¹czonej z dalsz¹ utrat¹ tkanek. Zasto-
sowanie wy¿ej wymienionych badañ, a w szczególno�ci
wybranych technik mikroskopowych umo¿liwia lepsze i bar-
dziej szczegó³owe poznanie mechanizmów choroby, a co
za tym idzie uzyskanie wiêkszej skuteczno�ci w jej lecze-
niu i zapobieganiu. Du¿ym ograniczeniem jest, ze wzglêdu
na rozmiary, u¿ywanie tych badañ tylko w warunkach labo-
ratoryjnych. Istnieje jednak prawdopodobieñstwo, ¿e w przy-
sz³o�ci, dziêki zminiaturyzowaniu opisanych systemów,
powstanie mo¿liwo�æ zastosowania ich tak¿e w warunkach
klinicznych.
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Introduction

Poly(e-caprolactone) (PCL) is a polymer considered a
promising material as a scaffold for bone cells transplanta-
tion, because of its biocompatibility, non-toxicity and long
time of biodegradation [1]. However, surface properties of
PCL, especially low surface energy, disturb the adherence
of bone cells [2]. Adsorption of hydroxyapatite on the sur-
face of PCL could facilitate osteoblast contact with this
material, because of constituting a composite with a struc-
ture similar to natural bone [3]. It was shown, that apatite
with a structure similar to natural hydroxyapatite settles on
the PCL surface after treating with NaOH and SBF [4].
The aim of the present study is to estimate the influence of
incubation with NaOH and SBF on poly(e-caprolactone)
biocompatibility.

Materials and methods

Samples of PCL were prepared in the shape of discs, of
a diameter of 6.2 mm and height of 1 mm. Two types of
samples were examined - some were made by dissolving
PCL in acetone and precipitating the polymer from a mix-
ture of acetone/water (PCL-1), and some by dissolving and
precipitating PCL in the same conditions, with final melting
of the samples at 80oC (PCL-2).
The samples were soaked in 10M NaOH at 50oC. After 48h
they were rinsed, half was dried and half was incubated in
SBF solution at 37oC for 24 h. Samples were sterilized by
exposure to a dose of 25 kGy of ionising radiation.
Next, the samples of polymer were put in wells of 96-well
microplate and incubated for 12h in culture medium (DMEM
+ FBS + L-glutamine + antibiotic/antimycotic + ascorbic acid)
at 37oC.
Human osteoblasts from primary culture were used in this
experiment. The suspension of cells, with a density of 5000
cells per well was put into 96-well culture microplate. After
24 h the medium was removed, the polymers were rinsed
with a phosphate buffer and the fixed cells were observed.
Cell morphology was estimated by observation of the sur-
face of the samples under a fluorescence microscope (Nikon
Eclipse TE2000-U). Two visual fields (area 3.5 mm2) were
observed on each sample (area 30.2 mm2). The fields did
not cover each other nor include sample edges. Their sum-
marised field of observation covers 23% of the sample area.
On every visual field cells were counted - spread cells were
counted apart from non-spread cells. Compact, spherical
or ellipsoidal objects were recognised as non-spread cells.
Irregular or spindleform cells were recognised as spread.

WP£YW MODYFIKACJI
POWIERZCHNI POLI(e-
KAPROLAKTONU) NA
ADHERENCJÊ OSTEOBLASTÓW
W HODOWLI
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Wstêp

Poli(e-kaprolakton) (PCL) jest polimerem, który ze wzglê-
du na biozgodno�æ, nietoksyczno�æ i powolny czas biore-
sorbcji uwa¿any jest za materia³ obiecuj¹cy jako rusztowa-
nie do transplantacji komórek kostnych [1]. W³a�ciwo�ci
powierzchniowe PCL, zw³aszcza niska energia powierzch-
niowa, utrudniaj¹ jednak adherencjê komórek kostnych [2].
Adsorpcja hydroksyapatytu na powierzchni PCL mog³aby
u³atwiæ kontakt osteoblastów z tym polimerem, dziêki stwo-
rzeniu kompozytu przypominaj¹cego naturaln¹ budowê
ko�ci ludzkiej [3]. Wykazano, ¿e apatyt o budowie zbli¿onej
do hydroksyapatytu naturalnego osadza siê na powierzch-
ni PCL pod wp³ywem traktowania roztworami NaOH i SBF
(Simulated Body Fluid) [4].
Celem pracy jest ocena wp³ywu, jaki inkubacja w obecno-
�ci NaOH i SBF wywiera na biozgodno�æ poli(e-kaprolakto-
nu).

Materia³y i metody

Próbki PCL wytworzone zosta³y w postaci kr¹¿ków o
�rednicy 6,2 mm i wysoko�ci 1 mm. Przygotowano dwa ro-
dzaje próbek - czê�æ zosta³a wykonana przez rozpuszcze-
nie PCL w acetonie i wytr¹cenie polimeru z mieszaniny
woda/aceton (PCL-1), czê�æ natomiast przez rozpuszcze-
nie i wytr¹cenie PCL w tych samych warunkach, dodatko-
wo ze stopieniem próbek w temp. 80oC  (PCL-2).
Próbki poddano modyfikacji powierzchni. Próbki moczone
by³y w 10M NaOH przez 48 godzin w temperaturze 50oC.
Nastêpnie przemywano je woda i czê�æ z nich suszono, a
czê�æ inkubowano w roztworze SBF w 37oC przez 24 go-
dziny. Próbki sterylizowano za pomoc¹ promieniowania
gamma o dawce 25kGy.
Próbki polimerów umieszczono w studzienkach mikrop³ytki
hodowlanej, 96-studzienkowej i przez 12h inkubowano w
pe³nej po¿ywce hodowlanej (DMEM + FBS + L-glutamina +
antybiotyk/antymikotyk+ kwas askorbinowy) w temperatu-
rze 37oC.
W do�wiadczeniu wykorzystano osteoblasty ludzkie z ho-
dowli pierwotnej. Do 96-studzienkowej p³ytki hodowlanej
nanoszono zawiesinê komórek w gêsto�ci 5000 komórek
na studzienkê. Po 24 h hodowli usuniêto po¿ywkê, a poli-
mery przep³ukano roztworem buforu fosforanowego PBS i
utrwalone komórki poddano obserwacji morfologicznej.
Morfologiê komórek oceniano ogl¹daj¹c powierzchniê pró-
bek w mikroskopie fluorescencyjnym Nikon Eclipse TE2000-
U, przy powiêkszeniu 100x. Na ka¿dej próbce (pole po-
wierzchni 30,2 mm2) obserwowano dwa pola widzenia (pole
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Results

Results were shown in a diagram, as number of cells on
surface of investigated materials as a percentage of control
(cells on TCPS) (FIG.1) and as a number of spread cells
divided by the total cell number on a sample (in percent)
(FIG.2).
- TCPS - tissue culture polystyrene
- PCL-1 - PCL precipitated from acetone/water mixture
- PCL-2 - PCL precipitated from acetone/water mixture and
melted
- NaOH - material incubated in 10 M NaOH;
- SBF - material incubated in SBF.
Fewer cells were observed on PCL-1 than on control. 41-
52% of cells on PCL-1 were spread. More cells adhered to
PCL-2, than to TCPS and PCL-1. Most osteoblasts were
observed on PCL-2 SBF-treated (197% of control). The ra-
tio of spread to all cells is higher on TCPS (92%) than on
PCL-2 (67-82%).

Discussion

Reconstruction of tissue by methods of tissue engineer-
ing is based on cell culture in vitro in direct contact with
biomaterial [5]. For proliferation and differentiation,
osteoblasts in vitro need support to adhere and spread [6],
so potential scaffold has to have surface properties that fa-
cilitate bone cells adherence.
The results of experiment, presented above indicate that
incubation in NaOH and SBF, and in each of these solu-
tions apart, causes that more cells adhere to the surface of
PCL dissolved in acetone and melted (PCL-2) than to non-
modified samples. The number of cells on PCL-2 exceeds
the number on the control. The percent of spread cells is
highest on TCPS. PCL-2 surface modification enables ad-
herence of a greater number of osteoblast, probably be-
cause of a developed area, creation of better conditions for
serum protein adsorption and appearance of apatite crys-
tals. Percent of spread cells decreases on modified sur-
faces, which indicates that modification facilitates only ini-
tial stages of adhesion - the contact and the attachment to
the biomaterial. The spreading stage is delayed. It seems
that the cell function on modified PCL-2 is not disturbed,
because the ratio of spread cells to the whole population
decreases only slightly. Observations were performed only
24 h after cell seeding on the biomaterial, so it is necessary
to continue investigations at later time points, to confirm the
later function of osteoblasts on PCL-2 surface. It should be
noticed that the high number of cells was adhered to PCL-
2 SBF-treated in comparison to NaOH-SBF-treated sam-
ples. The relationships between surface topography, hy-
droxyapatite adsorption and osteoblast adherence need
further explanation.
The reduction of cell adhesion to acetone-precipitated PCL
(PCL-1) occurs after an NaOH or SBF treatment (FIG.1).
Using both NaOH and SBF causes that attractivity of PCL-
1 is similar to non-treated PCL-1. Incubation with NaOH
and SBF causes that the percentage of spread cells in-
creases as compared to non-modified PCL-1, however it
never reaches the level of PCL-2 and TCPS (FIG.2). The
influence of these solutions on two sorts of PCL is different
which may be related to the differences in the topography
of sample surface.
Preliminary studies have shown that the surface of PCL-1
is more extended than the surface of PCL-2. This, as well
as soaking PCL-1 samples in NaOH or SBF, may change
the mechanical properties of the support, which could af-
fect cell behaviour.

powierzchni 3,5 mm2), nie zachodz¹ce na siebie, nie obej-
muj¹ce brzegów próbki, obejmuj¹ce ³¹cznie 23% ca³ej po-
wierzchni. W ka¿dym polu widzenia liczono widoczne ko-
mórki - osobno liczono komórki nierozp³aszczone, osobno
rozp³aszczone. Za komórki nierozp³aszczone uznawano
obiekty zwarte, kszta³tu kulistego b¹d� elipsoidalnego, za
rozp³aszczone natomiast komórki o kszta³cie nieregularnym
lub wrzecionowatym, z widocznymi wypustkami.

Wyniki

Wyniki przedstawiono w postaci wykresu, jako procent
liczby komórek na pod³o¿u kontrolnym, tj. TCPS (RYS.1)
oraz jako procent komórek rozp³aszczonych w stosunku do
ca³kowitej liczby osteoblastów na danym pod³o¿u (RYS.2).
Skróty oznaczaj¹:
- TCPS - polistyren - standardowe pod³o¿e do hodowli ko-
mórek;
- PCL-1 - PCL wytr¹cany z mieszaniny woda/aceton;
- PCL-2 - PCL wytr¹cany z mieszaniny woda/aceton i sto-
piony;
- NaOH - materia³ poddany inkubacji w 10 M NaOH;
- SBF - materia³ poddany inkubacji w SBF.
Na powierzchni PCL-1 zaobserwowano mniej komórek, ni¿
na pod³o¿u kontrolnym. Od 41% do 52% komórek na PCL-
1 uleg³o rozp³aszczeniu. Do PCL-2 zaadherowa³a wiêksza
liczba komórek, ni¿ do TCPS i PCL-1. Najwiêcej komórek
zaobserwowano na PCL-2 SBF (197% kontroli). Proporcja
komórek rozp³aszczonych do wszystkich komórek nie osi¹ga
na PCL-2 poziomu kontroli (92%), ale jest wy¿sza, ni¿ na
PCL-1 i wynosi od 67% do 82%.

Dyskusja

Rekonstrukcja tkanki metodami in¿ynierii tkankowej opie-
ra siê na hodowli komórek in vitro w bezpo�rednim kontak-
cie z biomateria³em [5]. Osteoblasty w hodowli in vitro wy-
magaj¹ do proliferacji i ró¿nicowania pod³o¿a, do którego
mog¹ przyczepiæ siê i rozp³aszczyæ [6], konieczne jest za-
tem nadanie potencjalnemu rusztowaniu takich w³a�ciwo-
�ci powierzchniowych, które umo¿liwi¹ adherencjê komó-
rek kostnych.
Przedstawione powy¿ej wyniki do�wiadczenia wskazuj¹, ¿e
inkubacja w NaOH i SBF, jak równie¿ w ka¿dym z tych roz-
tworów osobno, powoduje, ¿e do powierzchni PCL rozpusz-
czanego w acetonie i topionego (PCL-2) adheruje wiêksza
liczba komórek ni¿ do próbek niemodyfikowanych. Liczba
komórek na PCL-2 traktowanym NaOH i SBF przekracza
liczbê komórek w kontroli, natomiast procent komórek roz-
p³aszczonych jest najwy¿szy na TCPS. Modyfikacja po-
wierzchni PCL-2 umo¿liwia wiêkszej liczbie osteoblastów
adhezjê, prawdopodobnie dziêki rozwiniêciu powierzchni,
stworzeniu lepszych warunków do adsorpcji bia³ek surowi-
cy i pojawieniu siê kryszta³ów apatytu. Fakt, ¿e procent ko-
mórek rozp³aszczonych zmniejsza siê na powierzchniach
modyfikowanych wskazuje jednak, ¿e modyfikacja u³atwia
jedynie pocz¹tkowe etapy adhezji - kontakt i przylgniêcie
osteoblastów do biomateria³u, natomiast faza rozp³aszcze-
nia ulega opó�nieniu. Poniewa¿ stosunek komórek rozp³asz-
czonych do ca³ej populacji osteoblastów zmniejsza siê w
niewielkim stopniu, wydaje siê, ¿e funkcje komórek na mo-
dyfikowanym PCL-2 nie ulegn¹ zaburzeniu. Obserwacje
wykonano jedynie po 24 h od wysiania komórek na bioma-
teria³y, konieczne jest zatem przeprowadzenie badañ w
pó�niejszych punktach czasowych, dla sprawdzenia dalsze-
go funkcjonowania osteoblastów na powierzchni PCL-2.
Zwraca uwagê du¿a liczba komórek adheruj¹cych do PCL-
2 traktowanego jedynie SBF, w porównaniu z próbkami
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Conclusions

Modification of poly(e-caprolactone) precipitated from ac-
etone and melted by means of its incubation in NaOH and
SBF promotes osteoblasts adhesion to this polymer. Fur-
ther studies on PCL surface modification may bring inter-
esting results which might be applied to PCL scaffolds used
in tissue engineering.
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poddanymi dzia³aniu NaOH i SBF. Zwi¹zek pomiêdzy to-
pografi¹ powierzchni i adsorpcj¹ hydroksyapatytu, jak rów-
nie¿ wp³yw tych czynników na adherencjê osteoblastów,
pozostaje kwesti¹ do wyja�nienia.

Traktowanie za pomoc¹ NaOH lub SBF PCL wytr¹cane-
go z acetonu (PCL-1) powoduje zmniejszenie liczby komó-
rek adheruj¹cych do tego polimeru. U¿ycie obu tych roz-
tworów powoduje, ¿e atrakcyjno�æ PCL-1 dla osteoblastów
jest zbli¿ona do PCL-1 niemodyfikowanego (RYS.1). Inku-
bacja z NaOH i SBF powoduje, ze procent komórek roz-
p³aszczonych zwiêksza siê w stosunku do próbek niemo-
dyfikowanych, nie osi¹gaj¹c jednak stopnia rozp³aszczenia
osteoblastów na PCL-2 i TCPS (RYS.2). Odmienny wp³yw
roztworów na w³a�ciwo�ci dwóch typów PCL mo¿e byæ
zwi¹zany z ró¿nicami w topografii powierzchniowej próbek.
Wstêpne obserwacje wykaza³y, ¿e PCL-1 ma powierzch-
niê bardziej rozwiniêt¹ ni¿ PCL-2. To, a tak¿e p³ukanie pró-
bek PCL-1 w NaOH lub SBF mo¿e zmieniaæ w³a�ciwo�ci
mechaniczne pod³o¿a, co tak¿e mo¿e mieæ wp³yw na za-
chowanie siê komórek.

Wnioski

W pracy wykazano, ¿e inkubacja poli(e-kaprolaktonu)
wytr¹canego z acetonu i topionego, w NaOH i SBF powo-
duje wzrost liczby osteoblastów adheruj¹cych do tego poli-
meru. Dalsze badania nad modyfikacj¹ powierzchni PCL
mog¹ przynie�æ interesuj¹ce efekty z punktu widzenia za-
stosowania tego tworzywa w in¿ynierii tkankowej ko�ci.
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TRIBOLOGICAL AND PHYSICO-
CHEMICAL CHARACTERISTICS
OF MATERIALS FOR DENTAL
RESINS
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KRZYSZTOF J.KURZYD£OWSKI, JAN R.D¥BROWSKI

Abstract

The paper presents results of research on friction
and fluorine release from composite dental materials.
Influence of powder fillers in form of nanosilica and of
ceramic glass on friction coefficient and the kind of
wear of the composite material was evaluated. Wear
of the examined materials was determined using gravi-
metric method. Kinetics of fluorine release from com-
posites with various content of filler in form of fluori-
nated glass was also investigated.

Key words: Friction, wear, fluorine release,
nanosilica, ceramics

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),178-181]

Introduction

Dental composite materials consist of polymer matrix and
powder fillers. Improvement of adhesion of inorganic glass
to organic resin is achieved through silanization process.
The used silane, due to its hydrophobic properties, de-
creases also water sorption of composites, and its low re-
activity brings about a decrease of material's polymeriza-
tion shrinkage [1]. Properties of the composite material de-
pend chiefly on the kind, size, shape and hardness of fillers
particles [2]. The latest literature data indicate a significant
influence of nanoparticles on structure and utilization prop-
erties of composite, such as: resistance to friction, wear
and fluorine release processes occuring in the oral cavity
after application of dental material [3-4]. In comparison to
commonly used macro- and microparticles, nanoparticles
are characterized by uniform dispertion in resin at nano
scale. Due to that, nanocomposites are characterized by
higher hardness and wear resistance [5-9]. In the case of
dental composites, the used nanopowder is mainly
nanosilica. Applied next to commonly used powder fillers
[10-12], it effects in a decrease of friction coefficient and
material wear coefficient.
Except for tribological properties, a significant characterisitc
of the dental material is fluorine emission [13-15]. fluorine
is provided for the dental composite material in form of fluori-
nated glass  or pure compounds, such as YbF3 and YF3.
However, due to an innovative approach to this problem,
there is little literature data. The aim of this paper was de-
termination of the influence of nanosilica on  processes of
friction and fluorine release by dental composite materials.

Materials and research methods

In this paper, tribological tests were performed on five
ceramic-polymer composites. They consisted in 40%vol. of
polymer matrix and in 60%vol. of inorganic fillers. The inor-
ganic filler  consisted of silanized glass with the following
symbol and oxide composition: K4M (SiO2-P2O5-Al2O3-BaO-
SrO-Na2O-F) and nanosilica (n-SiO2 symbol R709) in the
amount of 5, 10 or 15%w. The examined composites were
marked with symbols A-E, and their composition was pre-

CHARAKTERYSTYKI TRIBOLO-
GICZNE I FIZYKOCHEMICZNE
MATERIA£ÓW NA STA£E WYPE£-
NIENIA STOMATOLOGICZNE

JOANNA ROMANIUK, MA£GORZATA LEWANDOWSKA,
KRZYSZTOF J.KURZYD£OWSKI, JAN R.D¥BROWSKI

Streszczenie
W pracy przedstawiono wyniki badañ tarcia i uwal-

niania fluoru z kompozytowych materia³ów stomato-
logicznych. Oceniano wp³yw nape³niaczy proszkowych
w postaci nanokrzemionki oraz szk³a ceramicznego
na wspó³czynnik tarcia i rodzaj zu¿ycia materia³u kom-
pozytowego. Zu¿ycie badanych materia³ów okre�lo-
no metod¹ wagow¹. Badano tak¿e kinetykê uwalnia-
nia fluoru z kompozytów ró¿ni¹cych siê zawarto�ci¹
nape³niacza w postaci szk³a fluorowanego.

S³owa kluczowe: Tarcie, zu¿ycie, uwalnianie flu-
oru, nanokrzemionka, ceramika

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),178-181]

Wprowadzenie

Stomatologiczne materia³y kompozytowe sk³adaj¹ siê z
osnowy polimerowej i nape³niaczy proszkowych. Polepsze-
nie adhezji nieorganicznego szk³a do organicznej ¿ywicy
uzyskuje siê w wyniku procesu silanizacji. Stosowany si-
lan, dziêki w³a�ciwo�ciom hydrofobowym, obni¿a tak¿e sorp-
cjê wody przez kompozyty, a jego s³aba reaktywno�æ po-
woduje zmniejszenie skurczu polimeryzacyjnego materia³u
[1]. W³a�ciwo�ci materia³u kompozytowego zale¿¹ w g³ów-
nej mierze od rodzaju, wielko�ci, kszta³tu oraz twardo�ci
cz¹stek nape³niaczy [2]. Najnowsze doniesienia literaturo-
we wskazuj¹ na istotny wp³yw nanocz¹stek na strukturê i
w³a�ciwo�ci u¿ytkowe kompozytu, takie jak: odporno�æ na
procesy tarcia i zu¿ycia oraz uwalniania fluoru, zachodz¹-
ce w jamie ustnej po za³o¿eniu przez lekarza materia³u sto-
matologicznego [3-4]. W porównaniu do powszechnie sto-
sowanych makro- i mikrocz¹stek, nanocz¹stki cechuj¹ siê
równomiernym rozproszeniem w ¿ywicy w skali nano. Dziêki
temu nanokompozyty charakteryzuje wiêksza twardo�æ i
odporno�æ na zu¿ycie [5-9]. W przypadku kompozytów
stomatologicznych wykorzystywanym nanoproszkiem jest
g³ównie silanizowana nanokrzemionka. Stosowana obok
powszechnie u¿ywanych nape³niaczy proszkowych [10-12]
wp³ywa na obni¿enie wspó³czynnika tarcia i zu¿ycie mate-
ria³u.
Obok w³a�ciwo�ci tribologicznych, istotn¹ cech¹ materia³u
stomatologicznego jest emisja fluoru [13-15]. Fluor dostar-
czany jest do stomatologicznego materia³u kompozytowe-
go w postaci fluorowanego szk³a b¹d� czystych zwi¹zków,
takich jak YbF3 i YF3. Jednak z uwagi na nowatorskie po-
dej�cie do tego zagadnienia, nie ma zbyt wielu doniesieñ
literaturowych na ten temat. Celem niniejszej pracy by³o
okre�lenie wp³ywu nanokrzemionki na procesy tarcia i uwal-
niania fluoru przez kompozytowe materia³y stomatologicz-
ne.

Materia³ i metody badañ

W niniejszej pracy badaniom tribologicznym poddano piêæ
kompozytów ceramiczno-polimerowych. Sk³ada³y siê one
w 40%obj. z osnowy polimerowej oraz w 60%obj. z nie-
organicznych nape³niaczy. Nape³niacze nieorganiczne sta-
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nowi³y silanizowane szk³o o nastêpuj¹cym symbolu i sk³a-
dzie tlenków: K4M (SiO2-P2O5-Al2O3-BaO-SrO-Na2O-F) oraz
silanizowana nanokrzemionka (n-SiO2 symbolu R709) w ilo-
�ci 5, 10 lub 15%wag. Badane kompozyty oznaczono sym-
bolami A-E, a ich sk³ad przedstawiono w TABELI 1. Ostat-
nia cyfra w symbolu szk³a okre�la �redni¹ wielko�æ jego
cz¹stek.
Badania tarciowe przeprowadzono przy u¿yciu pneumatycz-
nie sterowanego testera tribologicznego typu pin-on-disc,
przy nastêpuj¹cych parametrach procesu: si³a tarcia - 1, 5,
10MPa; czas tarcia - 3 godz., czêstotliwo�æ: 1,5Hz, droga
tarcia: 2,5 mm. Próbk¹ w eksperymencie by³y wytworzone
kompozyty ceramiczno-polimerowe, za� przeciwpróbk¹ p³yt-
ka ze stali hartowanej. Proces tarcia wykonano w �rodowi-
sku buforu fosforanowego o pH=6,8, odpowiadaj¹cym pH
�liny. Zu¿ycie oceniano metod¹ wagow¹, w której wykorzy-
stano wagê typu XS205 Dual Range firmy METTLER TO-
LEDO z dok³adno�ci¹ do 0,01mg. Badano równie¿ chropo-
wato�æ powierzchni przeciwpróbki przy u¿yciu urz¹dzenia
Talysurf 10 firmy Taylor Hobson. Po procesach tarcia po-
wierzchnie próbek kompozytowych obserwowano za pomo-
c¹ mikroskopu skaningowego Hitachi S 3000N z przystaw-
k¹ do mikroanalizy rentgenowskiej.
Badania uwalniania fluoru wykonano dla dwóch materia-
³ów: kompozytu E zawieraj¹cego 60% szk³a K4M5 oraz
kompozytu B, w sk³ad którego obok szk³a wesz³a nanokrze-
mionka. Do oznaczania zawarto�ci jonów fluorkowych uwal-
nianych z badanych materia³ów u¿yto metodê potencjome-
trii bezpo�redniej z kombinowan¹ elektrod¹ fluorkow¹ fir-
my ORION. Badania przeprowadzono po 1, 4, 7, 14, 30 i 60
dniach przetrzymywania próbek w roztworze kontaktowym.
Ka¿dorazowo do badañ wykorzystywano po 3 roztwory z
próbkami danego materia³u.

Wyniki badañ

Analizê wyników badañ tribologicznych przeprowadzo-
no w oparciu o dwa parametry: (1) wspó³czynnik tarcia oraz
(2) zu¿ycie. Pomiary wspó³czynnika tarcia (RYS.1) wska-
zuj¹, ¿e zale¿y on od ilo�ci nanokrzemionki i obci¹¿enia
dzia³aj¹cego na próbkê. Stwierdzono tak¿e, ¿e zu¿ycie kom-
pozytu (RYS.2) silnie zale¿y od jego sk³adu, a w szczegól-
no�ci od dodatku nanokrzemionki i jest najmniejsze dla kom-
pozytu B zawieraj¹cego jej 10%. Mo¿e to wynikaæ z faktu
uzyskania dla tej zawarto�ci nanokrzemionki równomierne-
go roz³o¿enia cz¹stek w strukturze kompozytu i utworzenia
struktury hybrydowej. Dla wiêkszych zawarto�ci nanokrze-
mionki mo¿liwe jest powstanie jej aglomeratów w struktu-
rze kompozytu [16], co w oczywisty sposób obni¿a jego
w³a�ciwo�ci. Badania te pokaza³y tak¿e niekorzystny wp³yw
zmniejszenia wielko�ci cz¹stek szk³a na zu¿ycie kompozy-
tu. Kompozyty B i C zawieraj¹ 10% nanokrzemionki i 50%
szk³a o ró¿nych wielko�ciach cz¹stek, a wykazuj¹ najwiêk-
sze zró¿nicowanie pod wzglêdem zu¿ycia.
Obserwacje za pomoc¹ mikroskopu skaningowego (Rys.
3) próbek po procesach tarcia pos³u¿y³y do okre�lenia ro-
dzaju zu¿ycia materia³u. We wszystkich przypadkach wi-
daæ postêpuj¹c¹ delaminacjê powierzchni materia³u z ele-
mentami zu¿ycia �ciernego. Najwiêksza destrukcja mate-
ria³u wystêpuje w przypadku kompozytu na bazie szk³a, któ-
rego �rednia wielko�æ cz¹stek wynosi 3mm. Nieco mniej-
sze zniszczenia obserwuje siê dla kompozytu zawieraj¹ce-
go cz¹stki szk³a o �redniej wielko�ci 5 mm. Oznacza to, ¿e
wielko�æ cz¹stek nape³niaczy proszkowych obok dodatku
nanokrzemionki jest jednym z czynników decyduj¹cych o
odporno�ci na zu¿ycie przez tarcie kompozytów ceramicz-
no-polimerowych przeznaczonych na sta³e wype³nienia sto-
matologiczne. Badania chropowato�ci przeciwpróbek po

sented in TABLE 1. The last symbol's number determine
the average size of particles in mm.
Friction tests were carried out using pneumatic-steered pin-
on-disc tribological tester, at the following process param-
eters: friction force - 1, 5, 10MPa; friction time - 3 hours,
frequency - 1,5 Hz, friction path - 2,5 mm. The tested sam-
ple was the fabricated ceramic-polymer composites, and
the counter sample - a hardened steel plate. Friction proc-
ess was performed in phosphate buffer environment with
pH=6,8 corresponding to pH of saliva. Wear was evaluated
using gravimetric method, where scales type XS205 Dual
Range, manufactured by METTLER TOLEDO, with preci-
sion to 0,01mg was used. Surface roughness of the coun-
ter sample was also examined using  Talysurf 10 appliance,
manufactured by Taylor Hobson. After the friction processes,
the surfaces of composite samples were observed using
scanning microscope Hitachi S 3000N with an attachment
for X-ray microanalysis.
Examinations of fluorine release were performed for two
materials: composite E with 60% glass K4M content and
composite B, consisting of glass and nanosilica. For the
purpose of determination of the content of fluoride ions re-
leased from the examined materials, method of direct
potentiometry with combined fluoride electrode, manufac-
tured by Orion, was used. The tests were performed after
1, 4, 7, 14, 30, and 60 days of keeping the samples in agent
solution. Each time 3 solutions with samples of given mate-
rial were used.

Results

The analysis of tribological tests' results was carried out
basing on two parameters: (1) friction coefficient and (2)
wear. Measurments of friction coefficient (FIG.1) show that
it depends on nanosilica amount and loading on sample. It
was also determined that wear of the composite (FIG.2)
strongly depends on its composition, and especially on the
addition of nanosilica, and it is the lowest for composite B
containing 10% of it. This can result from the fact of achiev-
ing, for this content of nanosilica, of uniform distribution of
particles in composite's structure and forming of hybrid struc-
ture.  For higher contents of nanosilica, forming of its ag-
glomerates in composite's structure [16] is possible, which
obviously decreases the properties of the composite. The
research showed also the negative influence of decrease
in glass particles size on composite's wear. Composites B
and C contain 10% of nanosilica and 50% of glass with
various particle sizes and show the highest diversity regard-
ing wear.
Scanning microscope observations (FIG.3) of samples af-
ter friction processes were used for determination of the
kind of material wear. In all of the cases, progressive
delamination of the material's surface with elements of at-
trition is visible. The largest destruction of the material oc-
curs in the case of glass based composite with average

Kompozyt 

Composite 

Szk³o ceramiczne 

Ceramic glass  
(%obj.) 

Nanokrzemionka 

Nanosilica 
(%obj.) 

A 45%K4M5 15% R709 

B 50%K4M5 10%R709 

C 50%K4M3 10%R709 

D 55%K4M5 5%R709 

E 60%K4M5 - 

 
TABELA 1. Sk³ad kompozytów.
TABLE 1. Composition of composites.

Nr 47-5a.p65 05-09-11, 23:35179



180

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

particle size equal 3 mm. Slightly smaller damages are ob-
served for the composite containing glass particles with
average size of 5 mm. That means that the size of particles
of powder fillers, besides the nanosilica addition, is one of
the factors determining the resistance to friction wear of
ceramic-polymer composites for dental resins. Roughness
tests of counter samples after contact with different com-
posites subjected to friction process reveal no significant
differences between materials and sustain a level of 0,1mm.
FIG.4 presents fluride ions emission from two examined
composites E and B. An increase in the amount of released
to solution fluoride ions from both composites begins in the
7th day and lasts till the 30th day. Further increase of the
exposition time of the composite in the solution does not
effect in an increase of the amount of the released fluorine.
This can mean that all fluorine from the filler was released
to the solution. It should be noted, that the amount of re-
leased fluorine is higher for the composite without nanosilica,
which results from higher glass K4M content, from which
fluorine ions are released.

Summary

In the paper, tribological and physico-mechanical
characterisitcs of Bis-GMA resin-based composite materi-
als with two kind of fluorinated glass varying in particles'
size. On the basis of the performed examinations, the fol-
lowing conclusions have been formed:
· Friction wear of ceramic-polymer composites for dental
resins depends on the size of glass filler particles and
nanosilica content.
· Nanosilica addition also reduces the friction coefficient of
the composite. The lowest values of the coefficient occur at
10% vol. addition of n-SiO2.
· The lowest values of friction coefficient for the examined
composites occur at 5 MPa loading. An increase of loading
brings about an increase in friction and wear coefficients.
· Significant emission of fluoride ions from the analyzed
composites begins after 7 days of examinations and for the

kontakcie z ró¿nymi kompozytami poddanymi procesowi
tarcia nie ujawniaj¹ zasadniczych ró¿nic miêdzy materia³a-
mi i utrzymuj¹ siê na poziomie 0,1mm.
RYS.4 przedstawia emisjê jonów fluorkowych z dwóch ba-
danych kompozytów E i B. Wzrost ilo�ci uwolnionych do
roztworu jonów fluorkowych z obu kompozytów rozpoczy-
na siê w 7 dobie i trwa do 30 dnia. Dalszy wzrost czasu
ekspozycji kompozytu w roztworze nie wp³ywa na zwiêk-
szenie ilo�ci uwolnionego fluoru. Mo¿e to oznaczaæ, i¿ ca³y
fluor z nape³niacza uwolni³ siê do roztworu. Nale¿y zwróciæ
uwagê, ¿e ilo�æ uwolnionego fluoru jest wy¿sza dla kompo-
zytu bez nanokrzemionki, co wynika z wiêkszej zawarto�ci
szk³a K4M, z którego nastêpuje uwalnianie jonów fluoru.

Podsumowanie

W pracy okre�lono charakterystyki tribologiczne i fizyko-
chemiczne materia³ów kompozytowych na bazie ¿ywicy Bis-
GMA z dwoma rodzajami szk³a fluorowanego, ró¿ni¹cego
siê wielko�ci¹ cz¹stek. Na podstawie wykonanych badañ
sformu³owano nastêpuj¹ce wnioski:
· Zu¿ycie przez tarcie kompozytów ceramiczno-polimero-
wych przeznaczonych na sta³e wype³nienia stomatologicz-
ne zale¿y od wielko�ci cz¹stek wype³niacza szklanego oraz
od zawarto�ci nanokrzemionki.
Dodatek nanokrzemionki zmniejsza tak¿e wspó³czynnik
tarcia kompozytu. Najni¿sze warto�ci wspó³czynnika wystê-
puj¹ przy dodatku 10%obj. n-SiO2.
· Najni¿sze warto�ci wspó³czynnika tarcia badanych kom-

RYS. 3. Powierzchnie kompozytów po tarciu przy
obci¹¿eniu 10MPa: a) próbka E;  b) próbka B; c)
próbka C
FIG. 3. Composite surfaces after friction at 10MPa
loading: a) sample E;  b) sample B; c) sample C.
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pozytów wystêpuj¹ przy obci¹¿eniu 5MPa. Zwiêkszenie
obci¹¿enia powoduje zwiêkszenie wspó³czynnika tarcia i
zu¿ycia.
Znacz¹ca emisja jonów fluorkowych z analizowanych kom-
pozytów rozpoczyna siê po 7 dobach badania i dla kompo-
zytu zawieraj¹cego 60% szk³a wzrasta do poziomu 3mg F-
z 1mm2 próbki.
Zaproponowane w tej pracy kompozyty mog¹ stanowiæ przy-
sz³e materia³y na sta³e wype³nienia stomatologiczne. Jed-
nak w celu wprowadzenia ich na rynek stomatologiczny ist-
nieje potrzeba przeprowadzenia dalszych badañ, w szcze-
gólno�ci biologicznych i klinicznych.
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Wprowadzenie

Przez wiele lat istotnym problemem by³o stworzenie ta-
kiego materia³u do wype³nieñ ubytków w zêbach, który trwale
³¹czy³by siê z tkank¹ zêba, by³ odporny na nacisk, zu¿ycie i

composite containing 60% of glass it increases to a level of
3mg F-  from 1mm2 sample.
 The composites proposed in this paper can constitute fu-
ture materials for dental resins. However,  in order to intro-
duce them to the stomatological market, further research,
especially biological and clinical, must be conducted.
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Introduction

For many years it was vital to create a substance to fill
the tooth holes, which would join the tooth tissues perma-
nently, resistible to pressure, material consumption and
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grinding. The amalgams filling were most commonly used.
Nowadays, matrix composites fillings are becoming popu-
lar.

Amalgam materials
The dentistry amalgam is made by mixing silver and mer-
cury alloys. The alloy includes Ag, Sn and Cu as small par-
ticles Ag3Sn and Ag-Sn. When low-copper amalgams came
in dentistry use, the tin-mercury product called phase g2  was
formed (Sn7-8Hg). At present in high-copper amalgams the
phase g2 was eliminated, owing to it the amalgams are more
resistible to corrosion and cracking [1]. To reduce the amount
of mercury, which gets out of amalgam while filling a tooth,
mercury-indium alloy is used instead of pure mercury. The
amalgams containing gallium instead of mercury are called
mercury free amalgams. They are less resistible to corro-
sion then high-mercury ones and for that reasons they are
less-frequently use [1].
The properties of contemporary amalgams are shown in
TABLE 1 [2].

  Nowadays, the amalgams are used in capsule forms. Also
the silver powder and mercury are packed into little band-
ing containers and put in single capsules [1,3,4]. Generally
the fillings from this alloy are used, but not to the front teeth,
because of the visual reasons.

The matrix composites

The matrix composites are the esthetical alternative of
dentistry amalgams. They have the structure similar to the
tooth tissue, they contain organic matter (resin) and min-
eral matter (fillings), which are connected with fix matter
(silicomethane vinyl). The matrix composites with macro fill-
ings were removed by the matrix composites with micro
fillings and micro hybrid materials of better properties.
The properties of the matrix composites are shown in TA-
BLE 2 [5].
Nano-composites are the most popular materials for fillings.
The materials contain nano-molecules (FIG.1), which are
made from different components as: sol-gel method. You
can finish the process in optional moment, which gives the

�cieranie. Najpowszechniej stosowane by³y wype³nienia
amalgamatowe. Obecnie jednak wypierane s¹ przez plom-
by kompozytowe.

Materia³y amalgamatowe

Amalgamat stomatologiczny powstaje, gdy mieszany jest
stop srebra z rtêci¹. W sk³ad stopu wchodz¹ Ag, Sn i Cu w
formie drobnych cz¹stek Ag3Sn i Ag-Sn. Dawniej w amal-
gamatach (ortêciach) niskomiedziowych dochodzi³o do po-
wstawania produktu cynowo-rtêciowego, nazywanego faz¹
g2 (Sn7-8Hg o strukturze heksagonalnej). Obecnie w amal-
gamatach wysoko miedziowych faza g2 zosta³a wyelimino-
wana, dziêki czemu wzros³a odporno�æ na korozjê i pêk-
niêcia brze¿ne [1]. Aby ograniczyæ wydzielania rtêci z amal-
gamatu w trakcie wi¹zania, wprowadzono stop rtêciowo-
indowy zamiast czystej rtêci. Jako amalgamaty wolne od
rtêci okre�la siê amalgamaty zawieraj¹ce gal zamiast rtêci.
Jednak nie stosuje siê ich zbyt czêsto, poniewa¿ s¹ mniej
odporne na korozjê ni¿ amalgamaty wysokomiedziowe z
rtêci¹ [1].
W³a�ciwo�ci wspó³czesnych amalgamatów przedstawiono
w TABELI.1 [2].
Obecnie stosuje siê praktycznie wy³¹cznie amalgamaty w
formie kapsu³kowej. Zarówno proszek srebra, jak i rtêæ pa-
kowane s¹ do ma³ych zgrzewanych pojemników i umiesz-
cza w jednorazowych kapsu³kach [1,3,4]. Plomby z tego
stopu wykorzystuje siê powszechnie, ale ze wzglêdów ko-
smetycznych nie u¿ywa siê ich do zêbów przednich.

Rozwój materia³ów kompozytowych

Kompozyty stanowi¹ estetyczn¹ alternatywê dla amal-
gamatów. Maj¹ one strukturê podobn¹ do tkanki zêba, za-
wieraj¹ bowiem substancjê organiczn¹ (¿ywica) i nieorga-
niczn¹ (wype³niacze) po³¹czone substancj¹ wi¹¿¹c¹ (silan
winylu). Tradycyjne kompozyty z makrowype³niaczem zo-
sta³y wyparte przez materia³y z mikrowype³niaczem oraz o
jeszcze lepszych w³asno�ciach materia³y mikrohybrydowe.
W³a�ciwo�ci tych kompozytów przedstawiono w TABELI 2
[5].
Prym w dziedzinie najnowszych materia³ów na wype³nienia
stomatologiczne wiod¹ nanokompozyty. Materia³y te zawie-
raj¹ w sobie nanocz¹stki (RYS.1), które otrzymywane s¹ z
ró¿nych komponentów, np. metod¹ zol-¿el. Dziêki kontro-
lowaniu procesu mo¿na go zakoñczyæ w dowolnym momen-
cie, co daje mo¿liwo�æ uzyskania cz¹stek o wielko�ci rzêdu
20 nm.
 Cz¹stki te posiadaj¹ ca³kiem nowe w³asno�ci w zestawie-
niu z cz¹stkami konwencjonalnymi. Materia³ z nanowype³-
niaczem posiada najmniejszy skurcz polimeryzacyjny z
dotychczas znanych materia³ów na wype³nienia. Jest to
bardzo wa¿na zale¿no�æ, która w istotny sposób wp³ywa
na jako�æ i trwa³o�æ wype³nienia. Dodatkowym atutem na-
nocz¹stek jest fakt, i¿ nie powoduj¹ one za³amania �wiat³a
ze wzglêdu na swoj¹ wielko�æ. Ta wspania³a transfluencja
daje bardzo dobre walory estetyczne.

Podsumowanie

Kierunki rozwoju wskazuj¹ jednoznacznie na doskona-
lenie materia³ów kompozytowych, w tym  poprzez stoso-
wanie nanowype³nieñ, które redukuj¹c udzia³ ¿ywicy w
materiale kompozytowym, a zwiêkszaj¹c zawarto�æ wype³-
nienia, zmniejszaj¹ w znacznym stopniu skurcz polimery-
zacyjny.
Kompozyty posiadaj¹ wiele interesuj¹cych mo¿liwo�ci, a ich
trwa³o�æ i estetyczny wygl¹d oraz ³atwo�æ pracy z nimi spra-

TABELA 1.
TABLE 1.

Typ amalgamatu 
The amalgams type 

 
Cecha 

Properties 

Nisko-
miedziowy 
(cz¹steczki 
nieregu-

larne) 
Low-

copper 
(irregular 

molecules) 

Wysoko-
mie- 

dziowy 
(cz¹steczki 
mieszane) 

High-copper 
(mixed 

molecules) 

Wysoko-
miedziowy 
(cz¹stecz-
ki kuliste) 

High-
copper 

(spherical 
molecules) 

Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie 
Tensile strength [MPa] 

52 50 54 

Wytrzyma³o�æ na �ciskanie  
po 30 min 

Compressive strength  
after 30 min [MPa] 

53 67 111 

Wytrzyma³o�æ na �ciskanie  
po 1 godz 

Compressive strength  
after 1 h [MPa] 

89 109 188 

Wytrzyma³o�æ na �ciskanie  
po 1 dniu 

Compressive strength  
after 1 day [MPa] 

430 402 451 

P³yniêcie 
Flow [%] 

2,05 0,44 0,15 

Zmiana wymiarów  
po 24 godz. 

The dimension changes  
after 24 h [ìm/cm] 

8 -3 -5 

Twardo�æ w skali Knoppa  
The Knopp hardness [kg/mm²] 

146 143 166 
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wiaj¹, ¿e s¹ preferowane przez lekarzy i pacjentów. Jedyny
niepokój budziæ mo¿e mo¿liwo�æ uwalniania siê podczas
wi¹zania tych preparatów frakcji ¿ywic, co mo¿e prowadziæ
do pojawienia siê reakcji alergicznych.
Amalgamaty pozostaj¹ w niektórych sytuacjach wype³nie-
niem z wyboru, zapewniaj¹cym bardzo wysok¹ trwa³o�æ i
niezmienion¹ jako�æ. Wspó³czesne systemy ³¹cz¹ce mate-
ria³y kompozytowe ze szkliwem i zêbin¹ pozwalaj¹ na do-
skona³e po³¹czenie kompozytu i tkanek zêba, chroni¹ te¿
miazgê przed przenikaniem drobnoustrojów.

possibility for getting molecules of 20 nm.
 The molecules have new properties. The material with nano-
filling has lower polymerisation contraction than the other
filling materials. This is very important dependence for the
quality and the durability of the fillings. They also do not
make the light refraction, because of their largeness. They
give a very good visual value.

Summary

The development shows that matrix composite, espe-
cially nano-fillings, by reducing the resin and the polymeri-
sation contraction, makes high the fillings. The matrix com-
posites have a lot of interesting possibility, their durability
and aesthetic appearance makes them preferred by doc-
tors and patients. The one thing, which could make anxiety,
is the possibilities of setting free the resin during bonding
this preparation. This situation may contribute to allergy re-
action.
The only alternative filling is amalgams, which assure very
good durability and quality. Contemporary matrix compos-
ites join the tooth tissue and protect from microbes.

TABELA 2.
TABLE 2.

 
Cecha 

Properties 

Kompozyt z 
mikrowype³niaczem 
Matrix composites 
with micro fillings 

Kompozyty 
mikrohybrydowe 

Micro hybrid matrix 
composites 

Skurcz polimeryzacji 
Polymerisation contraction [%]  

2-3 1,0-1,7 

Przewodnictwo cieplne 
Heat conduction (10-

4cal/s/cm2[ºC/cm]) 
12-15 25-30 

Liniowy wspó³czynnik ekspansji 
termicznej  

The linear factor of thermal 
expansion [·10-6/ºC] 

55-68 25-28 

Sorpcja wody 
The water sorption (mg/cm2) 

1,2-2,2 0,3-0,6 

Kontrastowo�æ w obrazie RTG 
The RTG contrast [mm Al.] 

- 2,7-5,7 

Wytrzyma³o�æ na �ciskanie 
Compressive strength [Mpa] 

230-290 200-340 

Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie 
Tensile strength [Mpa] 

26-33 34-62 

Wytrzyma³o�æ na zginanie  
Bending strength [Mpa] 

- 90-140 

Modu³ elastyczno�ci podczas 
�ciskania 

Bending strength during 
the compressive [Gpa] 

3,0-5,0 8,0-14 

Modu³ elastyczno�ci 
The flexibility module (GPa) 

- 5-18 

Twardo�æ w skali Knoopa 
The Knopp hardness [kg/mm2] 

22-36 55-80 

Wytrzyma³o�æ po³¹czenia ze 
szkliwem i zêbin¹ po zastosowa-

niu czynnika wi¹¿ ¹cego 
The connexion strength of tooth 
tissue after adapted fix factor 

[Mpa] 

14-30 14-30 

 

RYS. 1. Wielko�æ i kszta³t wype³nienia
mikrohybrydowego (lewy) oraz nanowype³nienia
(prawy) [6].
FIG. 1. The largeness and shapes of micro-hybrid
filling (left) and nano-filling (right) [6].

Pi�miennictwo

[1] Craig R.G., Powers J.M., Wataha J.C.: The dentistry materials.
Editing: H.Limanowska-Shaw, Urban & Partner, Wroc³aw, 2000.
[2] Symonowicz R.: The dentistry amalgams. The temporary work.
Gdansk University of Technology, Mechanical Department, Gdañsk
2004.
[3] Jakubiak M.: Biomaterials for dentistry fillings - the properties.
The diploma. Gdansk University of Technology, Mechanical De-
partment, Gdañsk, 2005.

                                        References
[4] www.corrosion-doctors.org/Implants/amalgam.htm.
[5] Wierciñski P.: Aesthetic materials for dentistry. The temporary
work. Gdansk University of Technology, Mechanical Department,
Gdañsk 2004.
[6] www.dentsply.pl,  www.safina.cz,  www.3m.com,  www.kerr-
dental.com,  www.heraeus-kulzer.de, www.degussa.com, www.vi-
vadent.com, www.voco.de.

Nr 47-5a.p65 05-09-11, 23:35183



184

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

DEGRADATION PROCESSES IN
CERAMIC-POLYMER
COMPOSITES USED FOR DENTAL
FILLINGS

JOANNA SIEJKA - KULCZYK , MA£GORZATA LEWANDOWSKA,
KRZYSZTOF JAN KURZYD£OWSKI

WARSAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
FACULTY OF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING

02 - 507 WARSAW, WO£OSKA ST. 141
JSIEJKA@INMAT.PW.EDU.PL

Abstract

The objective of the research was an evaluation of
durability of ceramic - polymer composites used for
dental fillings. In the investigations, materials fabri-
cated at the Faculty of Materials Science and Engi-
neering of Warsaw University of Technology in coop-
eration with the Faculty of Chemistry of Warsaw Uni-
versity of Technology, Institute of Glass and Ceram-
ics in Warsaw and the Faculty of Mechanics of
Bialystok Technical University were used. In order to
evaluate the material's degradation degree, specimens
were subjected to exposition in a 0,1M NaOH solu-
tion for: 6h, 24h, and 7 days. The degree of degrada-
tion was evaluated by measuring flexural strength and
microhardness HV0,2. The bend test was performed
on a MTS machine, and microhardness was meas-
ured using a Zwick hardness tester. As a measure of
degradation of the examined materials, a decrease in
mechanical properties compared to the initial state
(materials not subjected to exposition in NaOH solu-
tion) was determined.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),184-186]

Introducion

The most popular materials currently used for dental res-
ins are ceramic-polymer composites, which supplanted
amalgam due to the toxicity of mercury. An important ex-
ploitation aspect of dental resins is their durability and prop-
erties' stability in the environment of the oral fissure. Degra-
dation of dental composites proceeds especially fast in a
basic environment due to reaction with OH- ions, and is
connected with hydrolysis of silane couplings and dissolu-
tion of the filler [1]. This process is also very slow in water,
artificial saliva and a low pH environment. In the case of
dental resins in an oral fissure, degradation of such type is
not observed for a year or even longer. An increase of pH
brings about acceleration of the reaction [2]. Due to this, in
this work, in order to simulate degradation, the examined
materials were kept in 0,1M NaOH, in which this process
has an accelerated character.

Research methodology

In the investigations, bis - GMA resin based composites
with various kinds of fillers of various chemical composition
and grain distribution were used. The materials were de-
signed and fabricated at the Faculty of Materials Science
and Engineering of Warsaw University of Technology. The
total percentage by volume of the filler amounted to 60%
and it consisted of glass with the average particle size ~ 3
and 5mm and of nano - silica with the average particle size

BADANIA DEGRADACJI
KOMPOZYTÓW CERAMICZNO -
POLIMEROWYCH STOSOWA-
NYCH NA STA£E WYPE£NIENIA
STOMATOLOGICZNE

JOANNA SIEJKA - KULCZYK , MA£GORZATA LEWANDOWSKA,
KRZYSZTOF JAN KURZYD£OWSKI

POLITECHNIKA WARSZAWSKA, WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ

02 - 507 WARSZAWA, UL. WO£OSKA 141
JSIEJKA@INMAT.PW.EDU.PL

Streszczenie

Celem badañ by³a ocena trwa³o�ci kompozytów
ceramika - polimer stosowanych jako sta³e wype³nie-
nia stomatologiczne. Do badañ wykorzystano mate-
ria³y wytworzone na Wydziale In¿ynierii Materia³owej
Politechniki Warszawskiej we wspó³pracy z Wydzia-
³em Chemicznym Politechniki Warszawskiej, Instytu-
tem Szk³a i Ceramiki w Warszawie oraz Wydzia³em
Mechanicznym Politechniki Bia³ostockiej. W celu oce-
ny stopnia degradacji materia³ów próbki poddano eks-
pozycji w roztworze 0,1M NaOH przez: 6h, 24h oraz
7 dni. Stopieñ degradacji oceniano, mierz¹c wytrzy-
ma³o�æ na zginanie i mikrotwardo�æ HV0,2. Próbê
zginania przeprowadzono na maszynie MTS, a mi-
krotwardo�æ mierzono przy u¿yciu twardo�ciomierza
Zwick. Jako miarê degradacji badanych materia³ów
przyjêto spadek w³a�ciwo�ci mechanicznych w sto-
sunku do stanu wyj�ciowego (materia³y nie poddane
dzia³aniu roztworu NaOH).

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),184-186]

Wprowadzenie

Jednymi z najpopularniejszych materia³ów, stosowanych
obecnie na sta³e wype³nienia stomatologiczne s¹ kompo-
zyty ceramiczno - polimerowe, które wypieraj¹ amalgamat,
ze wzglêdu na toksyczno�æ rtêci. Wa¿nym aspektem eks-
ploatacyjnym wype³nieñ stomatologicznych jest ich trwa³o�æ
i niezmienno�æ w³a�ciwo�ci w �rodowisku jamy ustnej. De-
gradacja kompozytów dentystycznych zachodzi szczegól-
nie szybko w �rodowisku zasadowym na skutek oddzia³y-
wania z jonami OH- i zwi¹zana jest z hydroliz¹ po³¹czeñ
silanowych i rozpuszczaniem wype³niacza [1]. Proces ten
jest równie¿ bardzo powolny w wodzie, sztucznej �linie oraz
w �rodowisku o niskim pH. W przypadku wype³nieñ w jamie
ustnej, tego typu degradacji nie obserwuje siê przez rok, a
nawet d³u¿ej. Wzrost pH powoduje przyspieszenie reakcji
[2]. W zwi¹zku z tym w pracy, w celu symulacji degradacji
badane materia³y przetrzymywano w 0,1M NaOH, w któ-
rym proces ten ma charakter przyspieszony.

Metodyka badañ

W badaniach wykorzystano kompozyty na bazie ¿ywicy
bis - GMA z ró¿nymi rodzajami wype³niaczy, o ró¿nym sk³a-
dzie chemicznym i rozk³adzie ziarnistym. Materia³y zosta³y
zaprojektowane i wytworzone na Wydziale In¿ynierii Mate-
ria³owej Politechniki Warszawskiej. Ca³kowity udzia³ objê-
to�ciowy wype³niacza stanowi³ 60% i sk³ada³ siê ze szk³a o
�rednie wielko�ci cz¹stek ~ 3 i 5mm oraz nano - krzemionki
o �redniej wielko�ci cz¹stek 40 nm. Udzia³ objêto�ciowy
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nano - krzemionki waha³ siê od 0 do 20% objêto�ciowo.
Zastosowane rodzaje proszków wraz z ich sk³adem che-
micznym przedstawiono w TABELI 1. W TABELI 2 nato-
miast zestawiono wytworzone materia³y.
Próbki przetrzymywano w 0,1M NaOH przez 6h, 24h, 144h.
Nastêpnie mierzono wytrzyma³o�æ na zginanie i mikrotwar-
do�æ. Zmierzone w³a�ciwo�ci mechaniczne porównywano
ze stanem wyj�ciowym. Stan wyj�ciowy stanowi³y w³a�ci-
wo�ci próbek mierzone tydzieñ po utwardzeniu. Jako miarê
degradacji przyjêto procentowy spadek w³a�ciwo�ci mecha-
nicznych, wyznaczany z nastêpuj¹cej zale¿no�ci:
                   s=(wp-wk)*100/wp [%],
gdzie:
s - spadek w³a�ciwo�ci
wp - warto�æ pocz¹tkowa
wk - warto�æ po 144h w 0,1M NaOH

Wyniki badañ

Warto�ci mikrotwardo�ci HV0,2 oraz wytrzyma³o�ci na
zginanie, zmierzone po ró¿nym czasie ekspozycji w 0,1M
NaOH dla poszczególnych kompozytów przedstawiono
odpowiednio na RYSUNKACH 1 i 2. Najwiêkszy spadek
mikrotwardo�ci HV0,2 zaobserwowano dla materia³ów z
60% wype³niacza K4M o �redniej wielko�ci cz¹stek ~5 oraz
~3 mm (RYS.3). Nale¿y jednak zaznaczyæ, ¿e kompozyt z
proszkiem K4M5 charakteryzowa³ siê najwy¿sz¹ mikrotwar-
do�ci¹ w stanie wyj�ciowym (HV0,2 = 60). Najmniejszy spa-

40nm. Volume percentage of the nano - silica varied from 0
to 20% volume. The chemical compositions of glass fillers
are presented in TABLE 1, while TABLE 2 shows the com-
positions of fabricated ceramic polymer composites.
The specimens were kept in 0,1M NaOH for 6h, 24h, 144h.
Subsequently, flexural strength and microhardness were
measured. The measured mechanical properties were com-
pared with the initial state. As a measure of degradation,
the percentage decrease in mechanical properties was de-
termined, calculated from the following dependency:
                         s=(wp-wk)*100/wp [%],
where:
s - decrease in properties
wp - initial value
wk - value after 144h in 0,1M NaOH

Results

The values of microhardness HV0,2 and flexural strength,
measured after various times of exposition in 0,1M NaOH
solution for the particular composites, are presented, re-
spectively, in FIGURE 1 and 2. The highest decrease in
microhardness HV0,2 was observed for materials with 60%
of the K4M filler with the average particle size ~5 and ~3
mm (FIG.3). However, it should be noted that the compos-
ite with the K4M5 powder was characterized by the highest
microhardness in  the initial state (HV0,2 = 60). The lowest
decrease was observed for materials with the Zn - III filler
(FIG.3), however, they showed a low microhardness in the
initial state (HV0,2 < 30). The highest microhardness after
144h of exposition in NaOH solution had the material con-
taining 40% of the K4M filler with the average particle size
~5 mm and 20% of nano - silica.
The composites with the highest flexural strength (K4M5
containing 5 and 15% of nanofiller) (FIG.2) showed, at the

Rodzaj tlenku i jego udzia³ w % wagowych 
Kind of oxide and its weight percentage 

 
Symbol 
szk³a 
Glass 

b l SiO2 P2O5 Al2O3 BaO SrO ZnO La2O3 Na2O F 

Temp. 
topn. 

Melting 
point [oC]

K-4M 22,11 5,22 18,76 25,39 17,17 -  2,28 9,07 1470 

III-Zn 26,69 1,51 16,31 - 12,48 20,55 - 4,69 18,77 1140 

 
TABELA 1. Sk³ad chemiczny wype³niaczy.
TABLE 1.Chemical composition of the fillers.

Osnowa 
Base 

Symbol 
szk³a 
Glass 

symbol 

�rednia wielko�æ 
cz¹stek wype³niacza 
Average size of filler 

particles  
[mm] 

Udzia³ objêto�ciowy 
nanokrzemionki 

Volume percentage  
of nano-silica 

[%] 

Bis - GMA K4M 3,203 0 

Bis - GMA K4M 5,113 0 

Bis - GMA K4M 5,113 5 

Bis - GMA K4M 5,113 10 

Bis - GMA K4M 5,113 15 

Bis - GMA K4M 5,113 20 

Bis - GMA III - Zn 2,998 0 

Bis - GMA III - Zn 2,998 10 

 
TABELA 2. Rodzaje wytworzonych materia³ów.
TABLE 2. Kinds of fabricated materials
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RYS. 1. Mikrotwardo�æ HV0,2  badanych
materia³ów w stanie wyj�ciowym i po ró¿nych
czasach ekspozycji w NaOH.
FIG. 1. Microhardness HV0,2  of the examined
materials in the initial state and after different
times of exposition in NaOH.
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FIG. 2. Flexural strength HV0,2 of the examined
materials in the initial state and after different
times of exposition in NaOH.
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same time, the highest decrease in this property (FIG.4).

Conclusions

On the basis of the performed examinations, it was de-
termined that the best properties shows the composite con-
taining 50% of the K4M filler with the average particle size
~5 mm and 10 % of nano - silica. Except for the adequately
high microhardness HV0,2 values and flexural strength, it
is also characterized by a relatively low decrease in HV0,2
and the lowest decrease in flexural strength.
A dependency between the content of nano - silica and the
degradation degree of the composite was observed. Addi-
tion of a ceramic phase with the average particle size 40nm
brings about a decrease in the degradation rate, measured
by a decrease in the HV0,2 value.
No correlation was determined between the average parti-
cle size of the glass filler and the degradation degree. This
parameter affects only the mechanical properties of the
composites. An increase of the average particle diameter
brings about an increase in microhardness and flexural
strength.
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dek odnotowano dla materia³ów z wype³niaczem Zn - III
(RYS.3), jednak wykazywa³y one nisk¹ mikrotwardo�æ w
stanie wyj�ciowym (HV0,2 < 30). Najwy¿sz¹ mikrotwardo�æ
po 144h przetrzymywania w roztworze NaOH posiada³
materia³ zawieraj¹cy 40% wype³niacza K4M o �redniej wiel-
ko�ci cz¹stek ~5 mm oraz 20% nanokrzemionki.
Kompozyty, maj¹ce najwy¿sz¹ wytrzyma³o�æ na zginanie
(K4M5 zawieraj¹ce 5 oraz 15% nanowype³niacza) (RYS.2),
wykazywa³y jednocze�nie najwiêkszy spadek tej w³a�ciwo-
�ci (RYS.4).

Wnioski

Na podstawie przeprowadzonych badañ stwierdzono, i¿
najlepsze w³a�ciwo�ci wykazuje kompozyt zawieraj¹cy 50%
wype³niacza K4M o �redniej wielko�ci cz¹stek ~5 µm oraz
10 % nanokrzemionki. Oprócz odpowiednio wysokich war-
to�ci mikrotwardo�ci HV0,2 i wytrzyma³o�ci na zginanie,
charakteryzuje siê relatywnie niskim spadkiem HV0,2 oraz
najni¿szym spadkiem wytrzyma³o�ci na zginanie.
Zaobserwowano zale¿no�æ pomiêdzy zawarto�ci¹ nano-
krzemionki a stopniem degradacji kompozytu. Dodatek ce-
ramicznej fazy o �redniej wielko�ci cz¹stek 40 nm powodu-
je zmniejszenie szybko�ci degradacji mierzonej spadkiem
warto�ci HV0,2.
Nie stwierdzono zwi¹zku pomiêdzy �redni¹ wielko�ci¹ cz¹-
stek proszków a stopniem degradacji. Parametr ten ma je-
dynie wp³yw na w³a�ciwo�ci mechaniczne kompozytów.
Wzrost �redniej �rednicy cz¹stek powoduje zwiêkszenie
mikrotwardo�ci i wytrzyma³o�ci na zginanie.
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RYS. 3. Spadek mikrotwardo�ci HV0,2 dla ró¿nych
materia³ów kompozytowych.
FIG. 3. A decrease in microhardness HV0,2 for
various composite materials.
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FIG. 4. A decrease in flexural strength for various
composite materials.
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Wprowadzenie i cel pracy

 W chirurgii kostnej ci¹gle istnieje zapotrzebowanie na
resorbowalne tworzywa do wype³niania ubytków ko�ci, któ-
re zapewnia³yby odpowiedni¹ wytrzyma³o�æ mechaniczn¹ i
prowadzi³y jednocze�nie do wytworzenia nowej tkanki kost-
nej. Efekt ten uzyskuje siê przez odpowiedni¹ modyfikacjê
sk³adu i wytwarzanie wszczepów kompozytowych. Bada-
nia do�wiadczalne wykaza³y wiele zalet tworzyw gipsowych,
które szybciej ulega³y resorpcji ni¿ cementy fosforanowo-
wapniowe, u³atwiaj¹c jednoczesne formowanie siê ko�ci
[1,2]. Przygotowano trzy rodzaje resorbowalnych materia-
³ów opartych na pó³wodnym gipsie. W celu podniesienia
wytrzyma³o�ci mechanicznej jedno z tworzyw wzbogacane
zosta³o poli(alkoholem winylu), drugie - aktywatorem wzro-
stu tkanki kostnej w postaci fosforanu trójwapniowego.
Wprowadzane modyfikacje, wnosz¹c okre�lone korzy�ci,
mog¹ w ró¿nym stopniu nasilaæ procesy zapalne.
Celem badañ by³a obserwacja reakcji tkanki kostnej w okre-
sie wczesnym tj po 1 i 3 miesi¹cach od implantacji tworzyw
gipsowych, która obejmowa³a ocenê stopnia integracji wsz-
czepów z tkan¹ kostn¹ oraz stopnia resorpcji materia³ów
gipsowych.
Na przeprowadzenie badañ uzyskano zgodê Lokalnej Ko-
misji Etycznej we Wroc³awiu, nr opinii 47/04 z dnia 15.02.
2004.

Materia³ i  metody

Badano dwa rodzaje tworzyw opartych na siarczanie
wapnia (CaSO4·1/2H2O) z modyfikatorem czasu wi¹zania
- kwa�nym siarczanem potasu (KHSO4). Jedno z badanych
tworzyw zawiera³o 20% dodatek fosforanu trójwapniowego
Ca3(PO4), drugie 2,5% dodatek poli(alkoholu winylu). Te-
stowane materia³y porównywano z materia³em wyj�ciowym
bez dodatków. Do badañ u¿yto próbek w kszta³cie walców
o wymiarach 3mmx7 mm sterylizowanych radiacyjnie daw-
k¹ 25 kGy. Badania odczynu tkanki kostnej przeprowadzo-
no na 18 królikach, rasy bia³ej, nowozelandzkiej po implan-
tacji wszczepów do krêtarzy ko�ci udowej. W czasie opera-
cji ³ukowatym, pionowym ciêciem skóry w okolicy 1/3 gór-
nej czê�ci uda ods³aniano krêtarze wiêkszy i mniejszy i
wykonywano ubytki w ko�ci o �rednicy 3mm.  Wszczepy
deponowano w tkance kostnej tak, aby ich górna podstawa
tworzy³a równ¹ powierzchnie siê z warstw¹ okostnej. Ranê
zszywano warstwowo stosuj¹c do miê�ni szwy pojedyncze
Polysorb 3-0, a do skóry-Monosoft 3-0. W czasie obserwa-
cji pooperacyjnych kontrolowano ogóln¹ kondycje zwierz¹t
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Introduction and aim of the work

In bone surgery still exists the demand for resorbable
materials to fill the decreases of the bone which would as-
sure suitable mechanical endurance and led to producing
new osseous tissue simultaneously. Such effect has been
achieved by suitable modification of composition and pro-
duction composite implants. The experimental investigations
showed many advantages of gypsum materials which more
quickly underwent resorption than the phosphate-calcium
cements, simultaneously facilitating the new bone grow [1,2].
The resorbable materials were prepared on the basis of
gypsum. One of those materials was enhanced by
poli(alcohol-vinyl), with the aim to increase of its mechani-
cal resistance. The second materials was enriched with the
activator of growth of bone tissue, i.e. tri-calcium phosphate.
It should be stated that those modifications bringing in the
definite advantages can in different degree intensify inflam-
mable processes as well.
The main target of this work was the observation of  reac-
tion of bone tissue during short term periods i.e. 1 and 3
months after implantation of gypsum materials, including
the level of ingrowth into the bone and resorption of the
implants.
The work has received the positive opinion of the 1st Local
Ethical Board for Animal Experimentation under the number
of  47/04 dated 15.02. 2004.

Materials and  methods

The basic material was calcium sulphate (CaSO4·
1/2H2O) with modifier of binding time being the acid potas-
sium sulphate (KHSO4). The first of studied materials con-
tained 20% addition of tri-calcium phosphate Ca3(PO4), while
the second 2,5% addition of poly(alcohol-vinyl). Tested ma-
terials were compared with the pure calcium phosphate ma-
terial, without any additions. The samples to investigations
were used in shape of cylinders 7mm high and 3mm in di-
ameter,  sterilized by radiation at 25 kGy. The local bone
tissue reaction was underwent on 18 rabbits, of albino New
Zealand breed. The tested samples were deposited into
trochanters of femur bones. The skin was cut vertically at
each upper femoral area, and the upper part of the femur
bone was exposed. After cutting and dissecting of the peri-
osteum in each femur two wholes were made of the 3mm
diameter in which the implant samples were deposited. The
wounds were closed in two layers, muscles with the su-
tures Polysorb 3/0 and skin with the sutures Monosoft 3/0.
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During the post-surgery period the general fitness and ac-
tivity of the animals were observed, with the special atten-
tion paid to the proper healing of the surgery wounds. Ani-
mals were sacrificed after 1 and 3 months since surgery. At
postmortem the level of wound healings were noted as well
as any changes in surrounding tissues and the main body
organs (eg. liver, kidneys). All legs were skinned and the
femoral bone with muscles underwent X-ray examination
to show the localization of the implants within the bone. For
histological assessment the samples of the bone contain-
ing the implants were cut off. The samples after dehydra-
tion and decalcification were dyed by two methods:
hematoxylin and eosin (HE) and van Gieson.

Results

Macroscopic investigations
All animals which underwent the surgery survived until

the given sacrifice time. Their general condition was good,
with the proper mobility of both hind legs. All skin wounds
were properly healed by first intention.
All bones evaluated after 1 month showed the proper size
and external appearance. In several instances some blood
ecchymosis were visible in the bone surrounding the im-
plants. The distal ends of the samples were covered by
proper periosteum. After 3 months all  implants were hardly
visible even at X-ray.

Microscopic investigations
After 1 month since implantation all bone defects were

filled in by new , young fibrous connective tissue with the
large amount of extracellular matrix, which itself contained
the small size debris of implanted materials. Histological
the reaction after gypsum and calcium phosphate was com-
parable to that of control group.  By side to those implants
leftovers the pluripotential osteogenic cells, macrophages
and neutrophiles were present. From the site of the bone
tissue were present numerous osteoclasts which took part
in the lysis process, along with the visible, ingrowth of new
vessels.  Around the implant of gypsum containing
poly(alcohol-vinyl)  more inflammatory cells were present
along with very active osteoclasts.

In histological findings after 3 months since implantation
we discovered that the sites of gypsum samples with cal-
cium phosphate were all filled by laminar new bone tissue,
which only if few instances shoed the character of fibrous
structure. The structure of the new bone was predominantly
compact , but if few cases spongy as well with the debris of
implanted materials still present. The sites were the implants
of gypsum containing poly(alcohol-vinyl) were deposited the
fibrous connective tissue was present which surrounded the
leftovers of the implanted material., with the presence of
numerous multinuclear giant cells (FIG.1.a,b i c).

X-ray assessment
At all X-rays of the femur bones after 1 month since im-

plantation the cylindrical samples of  tested materials were
clearly visible. From side of periosteum of entry to channels
stayed not covered. The implants of control group and group
of gypsum with calcium phosphate had the identical  thick-
ness and density as the surrounded bone. The cracks were
filled in by the newly grown bone. The implants containing
ply(vinyl) were a little bit more visible with small dots of dem-
ineralization and partially defragmentated.
After 3 month there were no any X-ray with visible tested
implants. Only in few instances some small leftovers could
have been traced. The bone defects were filled by bone
callus of sclerotic edges. All wholes were covered by  thin

i  ruchomo�æ w stawach biodrowych. Sekcje królików wy-
konano 1 i 3 miesi¹ce po operacji. Oceniano stopieñ wygo-
jenia siê ran, tkanki otaczaj¹ce implanty, zmiany patomor-
fologiczne w jamie otrzewnowej, wygl¹d wêz³ów ch³onnych,
nerek, p³uc, serca. Podczas sekcji wykonano radiogramy
ko�ci koñczyn dolnych. Do badañ histologicznych pobrano
wycinki ko�ci wraz z wszczepami. W badaniach mikrosko-
powych odwapnion¹ tkankê kostn¹ barwiono hematoksyli-
n¹ i eozyn¹ (HE) oraz metod¹ van Gieson

Wyniki

Badania makroskopowe
Wszystkie operowane zwierzêta prze¿y³y do planowa-

nych terminów sekcyjnych zachowuj¹c prawid³ow¹ kondy-
cjê, w tym biern¹ i czynn¹ ruchomo�æ w stawach biodro-
wych. Rany skórne operowanych zwierz¹t zagojone by³y
przez rych³ozrost.
W 1 miesi¹cu po implantacji badanych tworzyw gipsowych
stwierdzono prawid³ow¹ wielko�æ, kszta³t i rysunek ko�ci
wokó³ wszczepów. W pojedynczych przypadkach w tkance
kostnej otaczaj¹cej wszczep obserwowano drobne krwa-
we wybroczyny. Powierzchniê implantów czê�ciowo pokry-
wa³a okostna. W 3 miesi¹cu po implantacji wszczepy po-
kryte okostn¹ by³y s³abo widoczne, a ich lokalizacja by³a
trudna tak¿e przy pomocy zdjêæ radiologicznych.

Badania mikroskopowe
W 1 miesi¹cu po implantacji wszystkich badanych two-

rzyw operacyjnie wykonany ubytek ko�ci wype³nia³a nowo-
wytworzona w³óknista tkanka ³¹czna, z du¿¹ ilo�ci¹ istoty
miêdzykomórkowej z oraz licznymi fragmentami wszcze-
pionych materia³ów. Obraz histologiczny po wszczepieniu
gipsu z fosforanem wapnia by³ podobny jak w grupie kon-
trolnej. W bezpo�rednim s¹siedztwie tworzyw widoczne by³y
pluripotencjalne komórki osteogenne oraz neutrofile i ma-
krofagi. Od strony tkanki kostnej obecne by³y do�æ liczne
osteoklasty uczestnicz¹ce w lizie ko�ci, osteoblasty u³o¿o-
ne wzd³u¿ beleczek kostnych oraz naczynia krwiono�ne.
Wokó³ implantów gips- poli(alkohol winylu) liczniej wystê-
powa³y komórki zapalne oraz aktywne osteoklasty.
W 3 miesi¹cu po implantacji tworzywa kontrolnego oraz gip-
su z fosforanem wapnia operacyjny ubytek wype³niony by³
blaszkowat¹ tkank¹ kostn¹, która  sporadycznie w bezpo-
�rednim s¹siedztwie fragmentów tworzywa kontrolnego
mia³a w³óknist¹ strukturê.  W miejscu wszczepienia gipsu z
fosforanem wapnia widoczna by³a ko�æ zbita lub g¹bczasta
w której obecne pozosta³o�ci materia³u  otoczone by³y blasz-
kowat¹ tkank¹ kostn¹ lub zrêbem szpiku kostnego. Mate-
ria³ �ci�le przylega³ do tkanki kostnej i czêsto wystawa³ poza
liniê naturalnego obwodu beleczki kostnej. W miejscu wsz-
czepienia gipsu z poli(alkoholem winylu) widoczna by³a w³ók-
nista tkanka ³¹czna otaczaj¹ca pozosta³o�ci wszczepu lub
blaszkowata  tkanka kostna. W bezpo�rednim s¹siedztwie
tworzywa obecne by³y liczne wieloj¹drzaste komórki olbrzy-
mie (RYS.1.a,b,c).

Badania radiologiczne
   W radiogramach ko�ci udowych w 1 miesi¹cu obser-

wacji widoczne by³y cylindryczne próbki  testowanych two-
rzyw. Od strony okostnej wej�cia do kana³ów wszczepo-
wych  pozostawa³y niezasklepione. Implanty grupy kontro-
lnej i gipsu z fosforanem wapnia mia³y  gêsto�æ identyczn¹
z otaczaj¹c¹ je ko�ci¹. Szczeliny miêdzy operacyjnie wy-
konanymi ubytkami ko�ci, a wszczepami by³y wype³nione
kostnin¹. Implanty gips- poli(alkohol winylu) by³y nieco sil-
niej wysycone od otaczaj¹cej je ko�ci z drobnymi punktami
demineralizacji i  czê�ciowym rozkawa³kowaniem. Szczeli-
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ny miêdzy operacyjnymi ubytkami ko�ci a wszczepem by³y
czê�ciowo wype³nione kostnin¹. W 3 miesi¹cu wszystkie
testowane tworzywa by³y niewidoczne, jedynie w pojedyn-
czych przypadkach, stwierdzano drobne ich fragmenty.
Operacyjnie wykonane ubytki po implantacji materia³u kon-
trolnego i gipsu z fosforanem wapnia wype³nione by³y do-
brze uwapnion¹ kostnin¹ i posiada³y brzegi sklerotyczne.
Wej�cia do kana³ów wszczepowych zamkniête by³y blasz-
k¹ kostn¹. Operacyjnie wykonane ubytki po implantacji gipsu
z poli(alkoholem winylu)  wype³nione by³y s³abo uwapnion¹
kostnin¹, na brzegach obecna by³a gruba otoczka osteoskle-
rotyczna. Wej�cia do kana³ów wszczepowych pozostawa³y
niezasklepione.

Podsumowanie i dyskusja

Na podstawie przeprowadzonych badañ implantacyjnych
do tkanki kostnej materia³ów gipsowych stwierdzono czê-
�ciow¹ ich resorpcje w 1 i ca³kowit¹ w 3 miesi¹cu obserwa-
cji. Jedynie w badaniach mikroskopowych znajdowano drob-
ne fragmenty wszystkich trzech rodzajów tworzyw gipso-
wych w nowowytoworzonej tkance kostnej a¿ do 3 miesi¹-
ca obserwacji. Operacyjnie wykonany ubytek ko�ci w 1 mie-
si¹cu po implantacji wszystkich badanych tworzyw gipso-
wych wype³nia³a w³óknista tkanka ³¹czna. Resorpcji mate-
ria³ów gipsowych towarzyszy³ proces zapalny z osteoliz¹
ko�ci z udzia³em osteoklastów, obecno�ci¹ komórek zapal-
nych oraz wynaczynionych erytrocytów. Procesy te najsil-
niej manifestowa³y siê po implantacji gipsu z poli(alkoho-
lem winylu), mniej  materia³u kontrolnego, najbardziej ogra-
niczone by³y w miejscu wszczepienia gipsu z fosforanem
wapnia.  Prowadzi³o to wytworzenia w okresie pózniejszym
tkanki kostnej o zró¿nicowanej budowie i ró¿nym stopniu
zmineralizowania. Operacyjny ubytek ko�ci uzupe³niony
wszczepami gipsu z poli(alkoholem winylu) w 3 miesi¹cu
po wszczepieniu by³ s³abo wype³niony kostnin¹ z silnym
odczynem osteosklerotycznym. W bezpo�rednim s¹siedz-
twie fragmentów materia³u obecne by³y liczne wieloj¹drza-
ste komórki olbrzymie. Wszczepy zarówno gipsu z fosfora-
nem wapnia jak i grupy kontrolnej wykazywa³y wysok¹  oste-
ointegracjê a operacyjnie wykonane ubytki wype³nione by³y
ca³kowicie dobrze zmineralizowan¹ kostnin¹.  W pojedyn-
czych przypadkach wokó³ wszczepów gipsu z fosforanem
wapnia obecny by³ odczyn osteosklerotyczny. Uzyskane
dane potwierdzaj¹ wyniki badañ innych autorów, w których
wykazana zosta³a ca³kowita resorpcja tworzyw gipsowych i
wytworzenie siê blaszkowatej tkanki kostnej w 3 miesi¹cu
po wszczepieniu [2]. W zwi¹zku z szybkim czasem resorp-
cji tworzywa gipsowe w okresie wczesnym mog¹ wywo³y-
waæ do�æ nasilone procesy zapalne [3]. Dobre w³asno�ci
osteoindukcyjne materia³ów gipsowych  mo¿e wyja�niaæ
m.in. ich zdolno�æ do indukcji angiogenezy [4]. Nieliczne
doniesienia o wywo³ywanych rekcjach uczuleniowych zwi¹-
zane by³y z zastosowanymi dodatkami [3].

bone lamina. In case of implants with poly(vinyl) the de-
fects were filled in by new bone callus but of decreased
calcification level with the easy visible osteosclerotic edges.

Discussion

On the basis of the results of conducted investigations of
implantation of gypsum materials into bone tissue  the par-
tial resorption after 1 month and total resorption after 3
months were noted. Only in microscopic assessment the
small debirs of all three kinds of tested materials were found
in the new grown bone tissue up until 3rd month. The whole
made in the bone were filled in by fibrous connective tissue
in the case of all tested materials after 1 month time. The
resorption reaction was accompanied by the presence of
inflammatory cells, osteclasts and red blood cells. This re-
action was of higher degree in case of implants containing
ply(vinyl) and of moderate degree in case of gypsum mate-
rial with calcium phosphate. Such kind of reaction in later
stage lead to the formation of new bone of differentiated
structure and with different levels of mineralisation. The
defects of the bone filled by material  containing ply(vinyl)
were moderately filled with new bone with the significant
osteosclerotic reaction. The multinuclear giant cellos were
visible by side to the debris of tested material. The sites of
implants of gypsum with calcium phosphate and control
gypsum material were all filled in with well mineralized new
bone tissue, which could be regarded as highly
osteointegrated. Only in couple of instances the osteoscle-
rotic reaction was present.
The results we received in this investigation are the confir-
mation of those received by other authors, who showed the
total resorption of gypsum materials in the bones with the
new bone tissue present by 3rd month after implantation.[2]
But the fast process of resorption of gypsum materials is
connected with the high degree of inflammatory reaction at
the early stages. [3] Such good osteoinduction of those
materials is also connected with their ability to induced the
angiogenesis (new vascular growth). [4] Some reported
cases of allergic reactions could have been connected with
added materials, not with gypsum itself.[3]

Conclusions

1. The gypsum materials resorption was yet significant start-
ing from 1 month after implantation, but small leftovers of

RYS. 1. Obraz mikroskopowy 3 miesi¹ce po
implantacji do ko�ci udowej materia³ów
gipsowych: a) z dodatkiem poli(alkoholem
winylu), b) z dodatkiem fosforanu wapnia, c)
tworzywo kontrolne (van Gieson, 230x).
FIG. 1. Microscopic view -  3 months after
implantation of the gypsum material into the femur
bone: a) containing  poly(alcohol-vinyl), b) with
additive of calcium phosphate  and c) basic,
control material (van Gieson, 230x).

a) b) c) 
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those materials were still present after 3 months.
 2. The resorption of gypsum materials was accompanied
by nonspecific osteolytic and inflammatory process which
increased after implantation of gypsum containing
poly(alcohol-vinyl), less visible after implantation of control
gypsum material and of small degree after implantation of
gypsum with calcium phosphate.
3. After 3 months since implantation the high osteo-com-
patibility was shown by gypsum implants with calcium phos-
phate and control materials, being of smaller degree in the
instance of implants containing poly(alcohol- vinyl).
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Introduction

Cell seeding technique is one of the most important fac-
tors affecting 3-D cell culture in vitro [1,2].
Generally, cell suspension might be supplied into the scaf-
fold with the use of static or dynamic seeding technique.
Although, the first one is still the most popular in tissue en-
gineering laboratories, the group of supporters of the sec-
ond technique is growing fast.
Dynamic seeding techniques involve using special facilities
called bioreactors. There are different types of bioreactors
including: spinner flasks, rotating wall vessels and flow

Wnioski

1. Materia³y gipsowe ulega³y resorpcji w czasie do 1miesi¹-
ca po implantacji, ale drobne ich fragmenty obecne by³y w
tkance kostnej w 3 miesi¹cu po wszczepieniu.
 2. Resorpcji tworzyw gipsowych 1 miesi¹c po implantacji
towarzyszy³ nieswoisty proces zapalny i osteolityczny, moc-
no nasilony po implantacji gipsu z poli(alkoholem winylu),
 s³abiej po  wszczepieniu kontrolnego tworzywa gipsowego
i najmniej nasilony w miejscu  wszczepienia gipsu z fosfo-
ranem wapnia.
3. W 3 miesi¹cu po implantacji wysok¹ osteointegracje
wykazywa³y wszczepy gipsu z fosforanem wapnia oraz two-
rzywa kontrolnego, s³absz¹ implanty gipsu z poli(alkoho-
lem winylu).
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Wstêp

Technika osadzania komórek jest jednym z najwa¿niej-
szych czynników wp³ywaj¹cych na trójwymiarow¹ hodowlê
komórek in vitro [1,2].
Zawiesina komórek mo¿e byæ nanoszona na rusztowanie
3-D z zastosowaniem metody statycznej lub dynamicznej.
Pomimo tego, ¿e pierwsza jest wci¹¿ najbardziej popular-
na w laboratoriach in¿ynierii tkankowej, metody dynamicz-
nego osadzania komórek zdobywaj¹ coraz wiêcej nowych
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zwolenników.
Techniki zwi¹zane z dynamicznym nanoszeniem komórek
wymagaj¹ u¿ycia specjalnych urz¹dzeñ zwanych bioreak-
torami. Mo¿na wyró¿niæ ró¿ne typy bioreaktorów, miêdzy
innymi: butelki z mieszad³em magnetycznym, naczynia z
obracaj¹cymi siê �cianami oraz bioreaktory z przep³ywem
p³ynów [3,4]).
U¿ycie tych nowych systemów hodowlanych pozwala na
uzyskanie lepszej dystrybucji komórek wewn¹trz trójwymia-
rowej struktury rusztowania [2,5,6].
W niniejszym do�wiadczeniu, w celu zbadania wp³ywu tech-
niki osadzania komórek na zak³adanie trójwymiarowej ho-
dowli ludzkich osteoblastów na rusztowaniach korundowych
porównano ze sob¹ metodê statyczn¹ i dynamiczn¹ (butel-
ka z mieszad³em magnetycznym).

Materia³y i metody

W przedstawionym eksperymencie wykorzystane zosta³y
rusztowania korundowe o indeksie porowato�ci 60ppi (po-
rów na cal) i wymiarach 10x10x3mm. Tu¿ przed nanosze-
niem komórek, w celu pozbycia siê powietrza z porów, rusz-
towania poddano dzia³aniu podci�nienia a nastêpnie umiesz-
czono w 24 studzienkowej polistyrenowej p³ytce hodowla-
nej (TCPS- ang. Tissue Culture Polystyrene). Nastêpnie,
próbki zosta³y zalane po¿ywk¹ hodowlan¹ i pozostawione
w niej w celu namoczenia a¿ do nastêpnego dnia.
Osteoblasty u¿yte w tym o�wiadczeniu by³y komórkami ludz-
kimi, wyizolowanymi z tkanki kostnej amputowanej w cza-
sie zabiegów operacyjnych.
Przed eksperymentem komórki by³y hodowane w inkuba-
torze, w temp. 37oC, przy wilgotno�ci 90%, w atmosferze
CO2 o stê¿eniu 5%.z zastosowaniem medium hodowlane-
go na bazie Dulbecco's Modified Eagle Medium (DMEM)
(Gibco), wzbogaconego inaktywowanym p³odowym serum
bydlêcym (FBS) (10% v/v), l-glutamin¹ (1%) (Gibco), mie-
szanin¹ antybiotyk-substancja grzybobójcza (1%) (Gibco)
oraz witamin¹ C (100 mM) (Sigma). Po osi¹gniêciu konflu-
encji, komórki zosta³y oderwane poprzez trypsynizajê
(0,05% trypsyna) (Gibco), policzone, a nastêpnie naniesio-
ne na rusztowania korundowe.
Zastosowano dwie metody osadzania komórek: 1) statycz-
n¹ oraz 2) dynamiczn¹, z u¿yciem butelki z mieszad³em
magnetycznym.
W pierwszej, statycznej, 100µl zawiesiny komórek (9x105
komórek/próbkê) powoli naniesiono na rusztowanie za po-
moc¹ mikropipety. Próbki przeniesiono do inkubatora (37°C)
na 1,5godz. Po tym czasie, aby zakryæ rusztowanie, do ka¿-
dej studzienki dodano dodatkowe 1,9ml po¿ywki. P³ytki zo-
sta³y wtedy ponownie umieszczone w inkubatorze i pozo-
stawione tam na 24godz. Nastêpnie rusztowania przenie-
siono do nowej 24 studzienkowej p³ytki hodowlanej, pokry-
to �wie¿¹ po¿ywk¹ i hodowano przez nastêpne 6 dni. T¹
sam¹ procedurê, z wyj¹tkiem u¿ycia próbek korundowych,
zastosowano dla komórek kontrolnych, którymi by³y oste-
oblasty naniesione bezpo�rednio na dno studzienek p³ytki
hodowlanej (TCPS).
W drugiej metodzie, dynamicznej, rusztowania umieszczo-
no w specjalnym koszyku wykonanym ze stali nierdzewnej.
Zosta³ on przymocowany do uszczelki korka 250ml butelki
z mieszad³em. Do butelki dodano 250ml po¿ywki zawiera-
j¹cej 9x105 komórek na próbkê a nastêpnie poddano mie-
szaniu (50rpm) przez 24 godz. w 37°C. Po tym czasie, rusz-
towania przeniesiono do 24 studzienkowej p³ytki polistyre-
nowej (TCPS) i hodowano przez 6 dni w standardowych
warunkach.
Siódmego dnia, ¿ywotno�æ/prze¿ywalno�æ komórek zbada-
no za pomoc¹ testu XTT. Test XTT jest standardowo u¿y-

perfusion bioreactors [3,4]. Using those new systems it is
possible to obtain better cell distribution throughout the 3-D
structure of the scaffold [2,5,6].
In this study, in order to investigate the role of the seeding
technique in establishing a three-dimensional culture of
Human Bone Derived Cells (HBDCs) on alumina scaffolds
static and spinner flask seeding methods were compared.

Materials and methods

In the presented study alumina scaffolds with a porosity
index 60ppi (pore per inch) with dimensions of 5x5x3mm
were used. Before seeding, to eliminate air from pores, the
scaffolds were vacuumed and placed into 24-well tissue
culture polystyrene (TSPS) plates. They were pre-wet in
culture medium overnight.
Human Bone Derived Cells used in this experiment were
harvested from bone chips which otherwise would be dis-
carded. Prior to the experiment, cells isolated from tissue
samples were cultured in an incubator under the standard
conditions (temperature 37°C, 90% humidity, 5% CO2).
Medium, based on Dulbecco's Modified Eagle Medium
(DMEM) (Gibco), supplemented with heat-inactivated foe-
tal bovine serum (FBS) (10%v/v) (Gibco), l-glutamine (1%)
(Gibco), antibiotic-antimycotic mixture (1%) (Gibco) and L-
ascorbic acid 2-phosphate (100 mM) (Sigma) was used.
After reaching a confluence, HBDCs were detached by
trypsinisation (0.05% trypsin) (Gibco), counted and seeded
on the alumina scaffolds.
We used two seeding methods: 1) Static and 2) Spinner
flask technique.
In the static procedure, 100µl of cell suspension (9x105 cells/
scaffold) was slowly dispersed over the top surface of the
scaffold with a micropipette. The seeded scaffolds were
transferred to a 37°C incubator for 1.5hours, and subse-
quently an additional 1.9ml of medium was slowly added
along the side of the well to cover the scaffold. Then plates
were placed back into the incubator and the constructs were
cultured statically for 24 hours. Next, the scaffolds were
transferred to a new 24-well culture plate, covered with fresh
medium and incubated for an additional 6 days. The same
procedure, except using alumina scaffolds was used for
control cells, which were seeded just on the bottom of the
TCPS plate wells.
In the spinner flask method, scaffolds were placed into a
special stainless steel basket which was affixed into the sili-
cone stopper at the top of the 250ml spinner flask. 250ml of
the medium containing 9x105 cells per scaffold were added
to the flask and stirred at 50rpm for 24 hours at 37°C. Then,
the scaffolds were removed from the flask, placed into a
24-well culture plate, and incubated in standard conditions
for 6 days.
On the seventh day, HBDC viability was examined with XTT
assay. This test is used in toxicology and is based on the
capacity of mitochondrial dehydrogenase enzymes present
in living cells for converting the XTT substrate (2,3-bis(2-
methoxy-4-nitro-5-sulfophenyl)-5-[(phenyloamino) carboxyl]-
2Htetrazolium hydroxide) into a water-soluble formazan
product. The final product of the reaction is measured by
the ELISA reader at 450nm. The results for static and dy-
namic conditions were compared to the cells cultured on
TCPS and expressed as percent of the control.
To evaluate cell distribution within the 3-D structure of the
scaffolds, HBDCs were stained with Hoechst dye specific
to DNA. Cells were visualised using a fluorescence micro-
scope (Nikon ECLIPSE TE 2000-U).
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Results

The results of XTT assay are presented in FIG.1. The
absorbance level for dynamic seeding technique was sig-
nificantly higher than in the case of the static method. Moreo-
ver, the results for both techniques were higher than in the
control (cells cultured on TCPS).
In microscopy examination of HBDCs, cells were visual-
ised into the pores of alumina scaffolds (FIG.2; FiIG.3). Tak-
ing sets of images with different focus settings we were able
to look inside the pores of the scaffolds. There were more
HBDCs and they were better visible in the pores of scaf-
folds seeded using spinner flask than in the case of sam-
ples seeded statically.

Discussion

To evaluate the influence of the seeding technique on
the viability of Human Bone Derived Cells, XTT assay was
performed. The result of this quantitative study indicates
that Human Bone Derived Cells seeded using spinner flask
bioreactor were significantly more viable - more metabolically
active - than cells seeded statically [2,6].
During microscopy evaluation, we examined the penetra-
tion of the scaffold by HBDC. Cells were visualised on the
surface of the alumina material as well as inside the pores.
As can be judged on the basis of  FIG.2 and FIG.3 cells
were better distributed after dynamic seeding. This obser-
vation corresponds with other studies [2,6].
The above observations confirmed that the cell seeding
method might be one of the crucial factors affecting the 3-D
cell culture in vitro [4].

wany w toksykologii. Opiera siê on na przemianie soli tetra-
zolowych (2,3-bis(2-methoxy-4-nitro-5-sulfophenyl)-5-[(phe-
nyloamino) carboxyl]-2Htetrazolium hydroxide) w rozpusz-
czalne w wodzie formazany przez dehydrogenazê burszty-
nianow¹ w mitochondriach ¿ywych komórek. Ilo�æ koñco-
wego produktu powstaj¹cego w tej reakcji jest mierzona
spektrofotometrycznie w czytniku ELISA przy d³ugo�ci fali
450nm. Wyniki dla obu metod osadzania komórek porów-
nano z komórkami hodowanymi na TCPS i wyra¿ono jako
procent kontroli.
W celu oceny rozmieszczenia komórek wewn¹trz trójwy-
miarowej struktury rusztowania, osteoblasty zosta³y zabar-
wione barwnikiem Hoechsta, który jest specyficzny do DNA.
Komórki zosta³y uwidocznione z u¿yciem mikroskopu flu-
orescencyjnego (Nikon ECLIPSE TE 2000-U).

Wyniki

Wyniki testu XTT przedstawiono na RYS.1. Poziom ab-
sorbancji dla dynamicznej techniki osadzania komórek by³
znamiennie statystycznie wy¿szy ni¿ w przypadku metody
statycznej. Ponadto, wyniki dla obu metod by³y wy¿sze ni¿
w kontroli (komórkach hodowanych na TCPS).
Podczas obserwacji mikroskopowych, komórki zosta³y uwi-
docznione wewn¹trz porów rusztowañ korundowych
(RYS.2, RYS.3). Wykonuj¹c serie zdjêæ przy ró¿nych usta-
wieniach ostro�ci umo¿liwi³o dok³adne obejrzenie porów
rusztowania. Wiêcej, lepiej rozmieszczonych osteoblastów
zaobserwowano w porach próbek, na których komórki osa-
dzano z u¿yciem butelki z mieszad³em.

Dyskusja

Wp³yw metody osadzania komórek na ¿ywotno�æ ludzki

RYS. 2. Seria zdjêæ wykonanych z u¿yciem
techniki fluorescencyjnej. Osteoblasty osadzane
metod¹ statyczn¹ uwidocznione wewn¹trz
rusztowañ korundowych. Wszystkie zdjêcia
wykonano w tym samym miejscu, przy tym
samym powiêkszeniu, ale przy ró¿nych
ustawieniach ostro�ci. Jednostka 1 mm.
FIG. 2. The set of pictures using the fluorescence
technique. HBDCs are visualised within statically
seeded alumina scaffolds. All photos were taken
in the same place, in the same magnification, but
with different focus settings. Bar 1 mm.

RYS. 3. Seria zdjêæ wykonanych z u¿yciem
techniki fluorescencyjnej. Osteoblasty osadzane
metod¹ dynamiczn¹ uwidocznione wewn¹trz
rusztowañ korundowych. Wszystkie zdjêcia
wykonano w tym samym miejscu, przy tym
samym powiêkszeniu, ale przy ró¿nych
ustawieniach ostro�ci. Jednostka 1 mm.
FIG. 3. The set of pictures using the fluorescence
technique. HBDCs are visualised within
dynamically seeded alumina scaffolds. All photos
were taken in the same place, in the same
magnification, but with different focus settings.
Bar 1 mm.
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RYS.1. Wyniki testu XTT dla statycznej i
dynamicznej metody osadzania komórek. Dane s¹
przedstawione jako procent kontroli (�rednia±SD).
Gwiazdka oznacza istotn¹ statystycznie ró¿nicê
pomiêdzy badanymi grupami przy P<0.05
(niezparowany t test z korekcj¹ Welch'a.
FIG.1. The results of XTT assay for static and
dynamic seeding technique. The data is presented
in percent of positive control as mean±SD.
Asterisk shows a significant difference between
the values for the experimental groups at *P<0.05
by unpaired t test with  Welch's correction.
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osteoblastów oceniono za pomoc¹ testu XTT. Wyniki tego
ilo�ciowego testu wskazuj¹, i¿ osteoblasty ludzkie nano-
szone przy u¿yciu butelki z mieszad³em magnetycznym by³y
statystycznie bardziej ¿ywotne, czyli bardziej aktywne me-
tabolicznie ni¿ komórki osadzane metod¹ statyczn¹ [2,6].
Podczas badañ mikroskopowych zbadano penetracjê rusz-
towania przez ludzkie osteoblasty. Komórki uwidoczniono
na powierzchni próbek korundowych jak i wewn¹trz porów.
Na podstawie RYS.2 oraz RYS.3 mo¿na stwierdziæ, i¿ ko-
mórki by³y lepiej rozmieszczone po zastosowaniu osadza-
nia dynamicznego. Obserwacja ta nawi¹zuje do wyników
innych do�wiadczeñ [2,6].
Powy¿sze obserwacje potwierdzaj¹, i¿ metoda osadzanie
komórek mo¿e byæ jednym z kluczowych czynników wp³y-
waj¹cych na efektywno�æ trójwymiarowej hodowli komórek
in vitro [4].

Wnioski

Techniki osadzania komórek u¿yte w tym do�wiadczeniu
wp³ywa³y na ¿ywotno�æ i dystrybucjê ludzkich osteoblastów
hodowanych na trójwymiarowych rusztowaniach korundo-
wych.
Metoda dynamicznego osadzania komórek (butelka z mie-
szad³em) u¿yta w tym eksperymencie poprawia³a efektyw-
no�æ hodowli ludzkich osteoblastów.
Do przysz³ych do�wiadczeñ zwi¹zanych z optymalizacj¹
metod hodowli komórek dla in¿ynierii tkankowej ko�ci re-
komendowane s¹ dynamiczne metody osadzania komórek.
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Wstêp

Poliuretany (PURs), podobnie jak inne biomateria³y wy-
korzystywane w medycynie wymagaj¹ zastosowania stery-
lizacji w celu zminimalizowania ryzyka wyst¹pienia infekcji.
Jedn¹ z najlepszych metod sterylizacji jest technika radia-

Conclusions

Cell seeding techniques used in this study influence the
viability and distribution of Human Bone Derived Cells cul-
tured on 3-D alumina scaffolds.
Spinner flask seeding method used in this experiment en-
hance the effectiveness of cell culture.
In the further research on optimal cell culture method for
bone tissue engineering, dynamic seeding techniques are
recommended.
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Introduction

Medical application of biomaterials, including poly-
urethanes (PURs), required the use of sterilisation to mini-
mize the risk of infection. One of the best methods of steri-
lisation is irradiation [1]. Ionising radiation process may in-
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fluence some properties of polyurethanes, including degra-
dation and toxicity [1-6].
To the best of our knowledge, there is little information about
the influence of the dose of irradiation on polyurethanes
biocompatibility in vitro [2]. It was found that the dose of ?-
irradiation - 25kGy, routinely used in medical implants prepa-
ration - does not affect cytotoxicity of PURs [2].
In this study, in order to evaluate the influence of dose of
ionising irradiation on biocompatibility of polyuretanes, we
examined the viability and osteogenic activity of Human
Bone Derived Cells (HBDCs) in vitro.
Materials and methods
Solid polyurethane samples (PUR4PCL1250) with the di-
mensions h=2mm r=3mm were synthesized by using 4,4'-
methylenebis (cyclohexyl isocyanate) (HMDI),
polycaprolactone diol (PCL diol) Mn~1250 and ethylene gly-
col (EG). The synthesis was performed with the prepolymer
method. Subsequently, the obtained polyurethanes were
sterilised in linear accelerator LAE by 10 MeV electrons.
Two different doses of radiation were used: 25kGy and
75kGy, which led to the creation of two types of materials:
PUR4PCL1250 25kGy and PUR4PCL1250 75kGy. After
that, polyurethane samples were placed into the wells of
tissue culture polystyrene (TCPS) plate.
We examined not only the effect of the irradiation dose, but
also the influence of the time period after sterilisation on the
biocompatibility of synthesized PURs. To achieve this goal,
experiments were started on the 7th (Exp.I) and 42nd (Exp.II.)
day after sterilisation.
Human Bone Derived Cells used in this experiment were
harvested from bone chips which otherwise would be dis-
carded. Prior to the experiment cells isolated from tissue
samples were cultured in an incubator under the standard
conditions (temperature 37°C, 90% humidity, 5% CO2).
Medium, based on Dulbecco's Modified Eagle Medium
(DMEM) (Gibco), supplemented with heat-inactivated foe-
tal bovine serum (10%v/v) (FBS) (Gibco), l-glutamine (1%)
(Gibco), antibiotic-antimycotic mixture (1%) (Gibco) and L-
ascorbic acid 2-phosphate (100 mM) (Sigma) was used.
After reaching a confluence, HBDCs were detached by
trypsinisation (0.05% trypsin) (Gibco), counted, and seeded
on the polyurethane samples.
The experiment was performed in a 96-well TCPS plate.
HBDC suspension (1,5x103cells/scaffold) was slowly dis-
persed over the top surface of the PURs samples. After 24
hours of incubation at 37°C, the medium was replaced by
fresh medium, supplemented with dexamethasone (Sigma)
at concentration of 10nM and 1a,25-dihydroxycholecalciferol
(vitamin D3)(Sigma) at concentration of 10nM. For the next
six days HBDCs were maintained in culture medium at 37°C
in a humidified atmosphere. The same procedure, except
using polyurethane scaffolds was used for control cells,
which were seeded just on the bottom of the TCPS plate
wells.
On the seventh day, HBDC viability was examined with XTT
assay. This test is used in toxicology and is based on the
capacity of mitochondrial dehydrogenase enzymes present
in living cells for converting the XTT substrate (2,3-bis(2-
methoxy-4-nitro-5-sulfophenyl)-5-[(phenyloamino) carboxyl]-
2Htetrazolium hydroxide) into a water-soluble formazan
product. The final product of the reaction is measured by
the ELISA reader at 450nm. The results for examined PURs
were compared to the cells cultured on TCPS and expressed
as percent of the control.
On the eighth day of the culture, ALP activity was evaluated
by means of an ALP SIGMA Diagnostic Kit. The amount of
the final product was determined by the absorbance level
at 405nm wavelength using the ELISA reader. The results
for examined materials were related to the ALP activity in

cyjna [1]. Promieniowanie jonizuj¹ce mo¿e wp³ywaæ na nie-
które w³a�ciwo�ci poliuretanów, miêdzy innymi degradacjê
oraz toksyczno�æ [1-6].
O ile nam wiadomo, ilo�æ informacji na temat wp³ywu dawki
promieniowania jonizuj¹cego na biozgodno�æ poliuretanów
in vitro jest ograniczona [1]. Odnotowano, i¿ rutynowo sto-
sowana w przygotowaniu implantów dawka wynosz¹ca
25kGy, nie ma wp³ywu na cytotoksyczno�æ PURs [1].
W niniejszym do�wiadczeniu, w celu oceny wp³ywu dawki
promieniowania jonizuj¹cego na biokompatybilno�æ poliure-
tanów, zbadano ¿ywotno�æ oraz aktywno�æ osteogenn¹
ludzkich osteoblastów in vitro.

Materia³y i metody

Lite, poliuretanowe próbki (PUR4PCL1250) o wymiarach
h=2mm i r=3mm zsyntetyzowano z u¿yciem: 4,4'-methyle-
nobis (cyklohexylo izocyjanianu) (HMDI), polikaprolaktono
diolu (PCL diolu) Mn~1250 oraz glikolu etylenowego (EG).
Synteza zosta³a poprowadzona z zastosowaniem metody
prepolimerowej. Otrzymane poliuretany zosta³y wysteryli-
zowane w akceleratorze liniowym LAE strumieniem elek-
tronów o energii 10 MeV. U¿yto dwóch dawek promienio-
wania: 25kGy oraz 75kGy, w wyniku czego powsta³y dwa
rodzaje materia³ów: PUR4PCL1250 25kGy i PUR4PCL1250
75kGy. Nastêpnie, próbki polimerowe zosta³y umieszczo-
ne w studzienkach polistyrenowej p³ytki hodowlanej (TCPS).
W czasie do�wiadczenia zbadano nie tylko efekt dawki pro-
mieniowania ale tak¿e wp³yw d³ugo�ci okresu po steryliza-
cji na biokompatybilno�æ zsyntetyzowanych PURs. W tym
celu, eksperymenty rozpoczêto w siódmym (Eks.I) i czter-
dziestym drugim (Eks.II) dniu po sterylizacji.
Osteoblasty u¿yte w tym do�wiadczeniu by³y komórkami
ludzkimi, wyizolowanymi z tkanki kostnej amputowanej w
czasie zabiegów operacyjnych.
Przed eksperymentem komórki by³y hodowane w inkuba-
torze, w temp. 37oC, przy wilgotno�ci 90%, w atmosferze
CO2 o stê¿eniu 5%.z zastosowaniem medium hodowlane-
go na bazie Dulbecco's Modified Eagle Medium (DMEM)
(Gibco), wzbogaconego inaktywowanym p³odowym serum
bydlêcym (FBS) (10% v/v), l-glutamin¹ (1%) (Gibco), mie-
szanin¹ antybiotyk-substancja grzybobójcza (1%) (Gibco)
oraz witamin¹ C (100 mM) (Sigma). Po osi¹gniêciu konflu-
encji, komórki zosta³y oderwane poprzez trypsynizajê
(0,05% trypsyna) (Gibco), policzone, a nastêpnie naniesio-
ne na próbki poliuretanowe.
Do�wiadczenie przeprowadzono w 96 studzienkowej poli-
styrenowej p³ytce hodowlanej. Zawiesinê osteoblastów ludz-
kich (1,5x103komórek/próbkê) powoli naniesiono na po-
wierzchniê rusztowania. Po 24 godz. inkubacji w 37°C, po-
¿ywkê zmieniono na �wie¿¹, wzbogacon¹ dodatkowo dek-
sametazonem (10nM) (Sigma) oraz witamin¹ D3 (10nM)
(Sigma). Przez nastêpne sze�æ dni osteoblasty hodowano
w inkubatorze w standardowych warunkach. T¹ sam¹ pro-
cedurê, z wyj¹tkiem u¿ycia próbek poliuretanowych, zasto-
sowano dla komórek kontrolnych, którymi by³y osteoblasty
naniesione bezpo�rednio na dno studzienek p³ytki hodow-
lanej (TCPS).
Siódmego dnia, ¿ywotno�æ/prze¿ywalno�æ komórek zbada-
no za pomoc¹ testu XTT. Test XTT jest standardowo u¿y-
wany w toksykologii. Opiera siê on na przemianie soli tetra-
zolowych (2,3-bis(2-methoxy-4-nitro-5-sulfophenyl)-5-[(phe-
nyloamino) carboxyl]-2Htetrazolium hydroxide) w rozpusz-
czalne w wodzie formazany przez dehydrogenazê burszty-
nianow¹ w mitochondriach ¿ywych komórek. Ilo�æ koñco-
wego produktu powstaj¹cego w tej reakcji jest mierzona
spektrofotometrycznie w czytniku ELISA przy d³ugo�ci fali
450nm. Wyniki dla badanych PURs porównano z komórka-
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mi hodowanymi na TCPS i wyra¿ono jako procent kontroli.
Ósmego dnia hodowli, aktywno�æ fosfatazy alkalicznej (ALP)
zosta³a zmierzona za pomoc¹ ALP SIGMA Diagnostic Kit.
Ilo�æ ostatecznego produktu tej reakcji zosta³a okre�lona
spektrofotometrycznie w czytniku ELISA przy d³ugo�ci fali
405nm. Wyniki dla badanych materia³ów odniesiono do
aktywno�ci ALP komórek hodowanych na TCPS i wyra¿o-
no jako procent kontroli.

Wyniki

Wyniki testu XTT z eksperymentu I oraz II s¹ przedsta-
wione, odpowiednio, na RYS.1 i RYS.2.
Poziom absorbancji dla PURs sterylizowanych przy u¿yciu
wy¿szej dawki promieniowania by³ ni¿szy ni¿ w przypadku
PURs poddanych dzia³aniu dawki 25kGy. Tendencja ta by³a
zauwa¿alna w do�wiadczeniach przeprowadzonych w obu
punktach czasowych, jednak¿e wyniki dla próbek zbada-
nych 7 dni po napromieniowaniu (RYS.1) by³y wy¿sze ni¿
w przypadku PURs zbadanych po 42 dniach (RYS.2).
 Na RYS.3 i RYS.4, przedstawiono wyniki aktywno�ci ALP
z do�wiadczenia I i II. Wyniki dla poliuretanów sterylizowa-
nych dawk¹ 75kGy by³y wy¿sze ni¿ dla materia³ów napro-
mieniowanych dawk¹ 25kGy. Podobn¹ zale¿no�æ odnoto-
wano w obu zbadanych punktach czasowych, jednak¿e
poziom absorbancji w Eks.I by³ ni¿szy ni¿ w Eks.II.

 Dyskusja

Jak mo¿na oceniæ na podstawie testu XTT, ¿ywotno�æ/
prze¿ywalno�æ ludzkich osteoblastów by³a zale¿na od dawki
promieniowania jonizuj¹cego u¿ytego do sterylizacji bada-
nych próbek poliuretanowych.

cells seeded on TCPS, and are expressed as percent of
positive control.

Results

The results of XTT assays from Exp.I and Exp.II are pre-
sented in FIG.1 and FIG.2, respectively. The absorbance
level for PURs sterilised with a higher dose of irradiation
was lower than in the case of PURs sterilised with 25kGy.
This tendency was observed for experiments performed at
both time points. However, the results for samples exam-
ined 7 days after the irradiation (FIG.1) were higher than in
the case of PURs investigated after 42 days (FIG.2).
In FIG.3 and FIG.4, the results of ALP activity assay for
Exp.I and Exp.II are presented. The results for PURs steri-
lised with 75kGy dose were higher than in the case of ma-
terial irradiated with 25kGy. A similar relationship was de-
tected at the two examined time points, though the absorb-
ance level in Exp.I was lower than in the case of Exp.II.

  Discussion

As can be judged on the basis of XTT assay, viability of
HBDC was dependent on the dose of ionising radiation used
for sterilisation of the examined polyurethane samples. It
was found that a higher absorbed dose decreases the vi-
ability of cells cultured on the surface of PURs.
There was also a post-sterilisation-time dependence in the
reaction of HBDC. If the biocompatibility study was per-
formed in a few weeks after sterilisation, cells were less
viable than in the case when the experiment was done in a
few days after irradiation.
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RYS. 1. Wyniki testu XTT z Eks.I. Dane
przedstawiono jako procent kontroli pozytywnej.
FIG. 1. The results of XTT assay from Exp.I. Data
is presented in percent of positive control.
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RYS. 2. Wyniki testu XTT z Eks.II. Dane
przedstawiono jako procent kontroli pozytywnej.
FIG. 2. The results of XTT assay from Exp.II. Data
is presented in percent of positive control.
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RYS. 3. Wyniki testu ALP z Eks.I. Dane
przedstawiono jako procent kontroli pozytywnej.
FIG. 3. The results of ALP activity assay from
Exp.I. Data is presented in percent of positive
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RYS. 4. Wyniki testu ALP z Eks.II. Dane
przedstawiono jako procent kontroli pozytywnej.
FIG. 4. The results of ALP activity assay from
Exp.II. Data is presented in percent of positive
control.
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The osteogenic activity of HBDCs, which was estimated on
the basis of ALP activity measurement, depended on both
the irradiation-dose as well as the post-sterilisation-time. In
contrary to the viability, the osteogenic activity of cells in-
creased with the radiation dose, and was the highest for
PURs sterilised with 75kGy and examined 42 days after
irradiation with electron beam.

Conclusions

The dose of ionising radiation used for sterilisation of poly-
urethane samples used in this study influenced the viability
and differentiation of Human Bone Derived Cells cultured
on the surface of this material.
Polyurethane samples sterilised with a lower dose of irra-
diation are better tolerated by Human Bone Derived Cells
than samples irradiated with a higher dose.
The osteogenic activity of Human Bone Derived Cells esti-
mated on the basis of ALP activity measurement was higher
in the case of polyurethanes sterilised with a higher dose of
radiation.
There was a post-sterilisation-time dependence in the re-
action of Human Bone Derived Cells cultured on the exam-
ined polyurethane samples.
Polyurethanes examined seven days after sterilisation were
more biocompatible in Human Bone Derived Cells culture
than polyurethanes evaluated forty-two days after irradia-
tion. Although the level of osteogenic activity of Human Bone
Derived Cells, estimated on the basis of ALP activity meas-
urement, was higher in the case of polyurethanes studied
forty-two days after sterilisation.
There is a need of further investigations in order to confirm
the reported preliminary study, as well as to explain the fac-
tors responsible for the observed phenomena.
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Odnotowano, i¿ wy¿sza dawka poch³oniêta promieniowa-
nia obni¿a ¿ywotno�æ komórek hodowanych na powierzch-
ni PURs.
Zaobserwowano równie¿ zale¿no�æ reakcji osteoblastów
ludzkich od d³ugo�ci okresu po sterylizacji. Je¿eli badanie
biozgodno�ci wykonywano kilka tygodni po sterylizacji ko-
mórki by³y mniej ¿ywotne ni¿ w przypadku gdy do�wiad-
czenie przeprowadzano kilka dni po napromieniowaniu.
Aktywno�æ osteogeniczna ludzkich osteoblastów zosta³a
okre�lona na podstawie pomiarów aktywno�ci ALP. By³a
ona zale¿na zarówno od dawki promieniowania, jak i okre-
su jaki min¹³ od sterylizacji. W przeciwieñstwie do ¿ywotno-
�ci, aktywno�æ osteogeniczna komórek wzrasta³a wraz ze
wzrostem dawki promieniowania, i by³a najwy¿sza dla PURs
wysterylizowanych dawk¹ 75kGy i zbadanych po 42 dniach
od sterylizacji.

Wnioski

Dawka promieniowania elektronowego wykorzystana do
sterylizacji próbek poliuretanowych u¿ytych w tym do�wiad-
czeniu wp³ynê³a na ¿ywotno�æ/prze¿ywalno�æ ludzkich oste-
oblastów hodowanych na powierzchni tych materia³ów.
Próbki poliuretanowe sterylizowane ni¿sz¹ dawk¹ promie-
niowania jonizuj¹cego s¹ lepiej tolerowane przez ludzkie
osteoblasty ni¿ próbki sterylizowane z u¿yciem wy¿szej
dawki.
Osteogeniczna aktywno�æ ludzkich osteoblastów oszaco-
wana na podstawie pomiarów aktywno�ci ALP by³a wy¿sza
na poliuretanach sterylizowanych wy¿sz¹ dawk¹ promie-
niowania.
Reakcja ludzkich osteoblastów hodowanych na powierzch-
ni badanych poliuretanów zale¿a³a od czasu jaki up³yn¹³ od
sterylizacji.
Poliuretany badane siedem dni po sterylizacji by³y bardziej
biokompatybilne ni¿ próbki oceniane po czterdziestu dwóch
dniach od napromieniowania. Jednak¿e, poziom aktywno-
�ci osteogenicznej ludzkich osteoblastów, oceniany na pod-
stawie aktywno�ci ALP, by³ wy¿szy w przypadku poliureta-
nów badanych 42 dni po sterylizacji.
Powy¿sze wyniki do�wiadczeñ wstêpnych wymagaj¹ po-
twierdzenia i dalszej wnikliwej analizy w celu wyja�nienia
czynników odpowiedzialnych za obserwowane zjawiska.
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Wprowadzenie

W ostatnich latach coraz wiêksze znaczenie w implanto-
logii zyskuj¹ materia³y kompozytowe na bazie polimerów
resorbowalnych [1,2]. Same polimery resorbowalne nabra-
³y znaczenia w medycynie (w szczególno�ci w chirurgii kost-
nej), ze wzglêdu na ich biozgodno�æ oraz mo¿liwo�æ stop-
niowej resorpcji z równoczesnym zastêpowaniem implantu
tkank¹ kostn¹. Aby jednak ta funkcja mog³a byæ w³a�ciwie
zrealizowana konieczna jest �cis³a kontrola czasu resorpcji
oraz dostosowanie tego czasu do  szybko�ci tworzenia no-
wej tkanki [3,4,5]. Zastosowanie polimerów wymaga rów-
nie¿ poprawy ich w³a�ciwo�ci mechanicznych poprzez do-
datek fazy wzmacniaj¹cej. Materia³y kompozytowe, w za-
le¿no�ci od rodzaju wzmocnienia, jego udzia³u objêto�cio-
wego i rozmieszczenia przestrzennego stwarzaj¹ szerokie
mo¿liwo�ci sterowania zarówno w³a�ciwo�ciami mechanicz-
nymi, jak równie¿ pozwalaj¹ wp³ywaæ na zachowanie biolo-
giczne takiego implantu. Zastosowanie jako modyfikatora
bioaktywnej ceramiki pozwala stymulowaæ wzrost tkanki
kostnej [6], w³ókna wêglowe mog¹ stanowiæ rusztowanie
dla rosn¹cej ko�ci, a w³ókna z polimerów resorbowalnych
umo¿liwiaj¹ stworzenie materia³ów o gradientowych w³a-
�ciwo�ciach resorpcyjnych [7]. W ten sposób mo¿liwe jest
uzyskanie materia³ów wielofunkcyjnych, które w pocz¹tko-
wym etapie pe³ni¹ funkcjê mechaniczn¹, a nastêpnie ule-
gaj¹c kontrolowanej degradacji pozwalaj¹ regenerowanej
tkance na stopniowe przejmowanie obci¹¿eñ, dodatkowo
stymuluj¹c jej wzrost. Stosuj¹c kompozyt z w³óknami wê-
glowymi nie mo¿na zapomnieæ, ¿e w zale¿no�ci od para-
metrów technologicznych procesu otrzymywania w³ókien
maj¹ one bardzo zró¿nicowane w³a�ciwo�ci. Dla celów
medycznych, jako w³ókna biozgodne uwa¿a siê w³ókna
otrzymane metod¹ niskotemperaturow¹ [8].
Celem pracy by³a analiza wp³ywu w³ókien wêglowych krót-
kich na czas resorpcji kopolimeru laktydu z glikolidem
(PGLA) w warunkach in vivo.

Materia³y i metody

Badania przeprowadzono na próbkach w kszta³cie wal-
ców wykonanych z kopolimeru L-laktydu z glikolidem
(PGLA): 84% laktydu i 16% glikolidu (Mn=85000 Da, Mw/
Mn=2,1), wyprodukowanego w Centrum Chemii Polimerów
PAN w Zabrzu. Kompozyt otrzymano przez dodatek 15%
wag. w³ókien wêglowych krótkich (CF): FT 300B Torayca
(d=1,76 g/cm3, sr=3,2GPa, E=235GPa). Walce wykonano
metod¹ wtrysku w temperaturze 180°C.
Badania do�wiadczalne in vivo przeprowadzono na grupie
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Introduction

Composite materials based on resorbable polymers play
increasing role in implant research in recent years [1,2].
Resorbable polymers as such gained importance in medi-
cine (in particular in bone surgery), due to their
biocompatibility and the ability of gradual resorption, simul-
taneous with implant replacement by the bone tissue. In
order to realize properly this function, strict control of time
of resorption is necessary, together with adjustment of this
time to formation rate of a new tissue [3,4,5]. Use of poly-
mers requires improvement in their mechanical properties
by addition of reinforcing phase. Composite materials, de-
pending on the type of reinforcement used, its volume con-
tent and spatial distribution, introduce large possibilities of
designing both mechanical properties and biological behav-
iour of such implant. Application of bioactive ceramic as a
modifying agent allows to stimulate the growth of bone tis-
sue [6]. At the same time carbon fibres may constitute the
scaffolding for the growing bone, while resorbable polymer
fibres enable the formation of materials with gradual
resorption properties [7]. This way preparation of
multifunctional materials becomes possible, which during
the initial stages fulfil the mechanical function, and then they
undergo controlled degradation, thus allowing the tissue
being regenerated for partial load transfer, additionally stimu-
lating its growth. Using carbon fibre composites, it should
not be disregarded that depending on technological
parametres of carbon fibres fabrication method, they may
acquire very different properties. Carbon fibres obtained by
the low temperature process [8] are generally considered
as biocompatible in medical aplications.
The aim of the present work was the analysis of the effects
of short carbon fibres on resorption time of lactide-glycolide
co-polymer (PGLA) under in vivo conditions.

Materials and methods

The study was carried out on cylinder-shaped samples
made of co-polymer of L-lactide with glycolide (PGLA): 84%
lactide and 16% glycolide (Mn=85000 Da, Mw/Mn=2,1),
manufactured at the Centre for Polymer Chemistry PAN in
Zabrze, Poland. The composite was made by addition of
15 wt.% short carbon fibres (CF): FT 300B Torayca (d=1,76
g/cm3,sr=3,2GPa, E=235GPa). Cylinders were made by in-
jection at the temperature of 180°C.
The in vivo experiments were carried out on sample group
of 30 New Zealand rabbits of different sexes and with weights
ranging from 3500 to 4000g. All surgeries were performed
at the Central Animal Farm of Silesian School of Medicine,
with permission of Bioethics Commission. Implants were
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introduced into surgically prepared placenta of diametre
3.2mm, on the side surface of  metaphysis of distal femoral
bone.  The control periods were defined as 1,2,3,6,12,24,48
weeks after material implantation.
Microscopic observations of bone-implant border, together
with elemental analysis, were performed using the scaning
electron microscope equiped with EDS unit. Phase compo-
sition was determined using the infra-red spectroscopy
method (FTIR), and strength of implant/bone bond was
defined by "push-out" technique using Zwick 1435 univer-
sal testing machine

Results

The polymer resorption time under in vitro conditions was
determined in previous work [9], but it may vary during poly-
mer stay in the life body environment. Selective protein
adsorption and different conditions specific to the area of
implantation (pH, stresses), may affect these variations sig-
nificantly.
In the case of cylindrical sample implanted into rabbit's  thigh
bone, the resorption time of polymer was determined in a
preliminary way based on microscopic photographs. The
picture obtained after two weeks of implantation (FIG.1a) of
pure PGLA, shows empty areas in the implant left after
resorption of the polymer.
However, the implant's surface is still compact and adheres
tightly to the bone tissue. The EDS analysis indicates the
presence of oxygen and carbon within the surrounding bone
tissue, originating from polymer resorption, while in implant's
pores there is only connective tissue present (increased
content of oxygen, carbon, and lack of calcium and phos-
phor). The photomicrographs together with EDS analysis
obtained after 6 weeks implantation (FIG.1b) indicate that
resorption process goes in parallel with the process of grow-
ing of bone tissue. As the result, the bone overgrows the

implant and the border between these phases becomes
invisible. The EDS analysis of preparations after 12 and 48
weeks (FIG.1c,d) points at traces of calcium and phosphor
ions, while significant contribution of connective tisue is still
remarkable. High oxygen and carbon content may also re-
sult from the presence of bone marrow around the implant.
After 48 weeks of implantation, the polymer area becomes
completely replaced by the connective tissue.
The macrographs confirm the above conclusions

30 królików nowozelandzkich ró¿nej p³ci i wadze 3500-4000
g. Wszystkie zabiegi prowadzone by³y w Centralnej Zwie-
rzêtarni �l¹skiej Akademii Medycznej za zgod¹ Komisji Bio-
etycznej. Wszczepy wprowadzano w chirurgicznie przygo-
towane ³o¿ysko o �rednicy 3,2 mm na bocznej powierzchni
przynasady dalszej ko�ci udowej. Okresy kontrolne wyzna-
czono na 1,2,3,6,12,24,48 tydzieñ od implantacji materia³u.
Obserwacjê mikroskopow¹ granicy ko�æ-implant  wraz z
analiz¹ pierwiastków wykonano na mikroskopie scaningo-
wym (SEM) z przystawk¹ EDS, badania sk³adu fazowego
metod¹ spektroskopii w podczerwieni (FTIR), wytrzyma³o�æ
wi¹zania ko�æ implant okre�lono metod¹ push-out na ma-
szynie wytrzyma³o�ciowej Zwick 1435.

Wyniki

Okre�lony w poprzedniej pracy czas resorpcji polimeru
w warunkach in vitro [9] mo¿e ulec zmianie w trakcie prze-
bywania polimeru w �rodowisku organizmu ¿ywego. Selek-
tywna adsorpcja bia³ek oraz ró¿ne warunki wynikaj¹ce z
miejsca implantacji (pH, naprê¿enia), mog¹ w du¿ym stop-
niu wp³ywaæ na te zmiany. W przypadku walców implanto-
wanych do ko�ci udowej królika czas resorpcji polimeru
okre�lono wstêpnie na podstawie zdjêæ mikroskopowych.
Na zdjêciu otrzymanym po 2 tygodniach implantacji
(RYS.1a) czystego PGLA widoczne s¹ ju¿ puste miejsca w
implancie pozostawione przez zresorbowany polimer. Po-
wierzchnia implantu jest jednak zwarta i �ci�le przylega do
tkanki kostnej. Analiza EDS wskazuje na obecno�æ w ota-
czaj¹cej tkance kostnej tlenu i wêgla pochodz¹cych z re-
sorpcji polimeru, natomiast w porach implantu obecna jest
jedynie tkanka ³¹czna (podwy¿szona zawarto�æ tlenu i wê-
gla oraz brak wapnia i fosforu). Zdjêcia mikroskopowe wraz
z analiz¹ EDS otrzymane dla preparatu po 6 tygodniach
implantacji (RYS.1b) pokazuj¹, ¿e proces resorpcji biegnie
równocze�nie z procesem narastania tkanki kostnej w wy-

RYS. 1. Mikrofotografie i analiza EDS wzd³u¿ linii
przekrojów implantów PGLA w ko�ci udowej
królika: a) po 2, b) po 6, c) po 12, d) po 48
tygodniach implantacji.
FIG. 1. Photomicrographs and EDS analyses along
PGLA implant cross-sections within rabbit thigh
bone: a) after 2, b) after 6, c) after 12, d) after 48
weeks of implantation.
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niku czego ko�æ zaczyna przeplataæ siê z implantem a gra-
nica miêdzy nimi staje siê niezauwa¿alna. Analiza EDS pre-
paratów po 12 i 48 tygodniach implantacji (RYS.1c,d) wska-
zuje na �ladowe ilo�ci jonów wapnia i fosforu, natomiast
nadal widoczny jest du¿y udzia³ tkanki ³¹cznej. Wysoka
zawarto�æ tlenu i wêgla mo¿e byæ równie¿ wynikiem obec-
no�ci szpiku kostnego wokó³ implantu. Po 48 tygodniu im-
plantacji miejsce po polimerze zosta³o ca³kowicie zast¹pio-
ne przez tkankê ³¹czn¹.
Fotografie w skali makro potwierdzaj¹ powy¿sze wnioski
(RYS.2a,b). Po 12 tygodniach implantacji spêkany implant
wci¹¿ wype³nia kana³ wszczepu, natomiast po 48 tygodniach
w miejscu wszczepu widoczne jest jasna tkanka rozprze-
strzeniona w szpiku.
W przypadku implantów kompozytowych z w³óknem wê-
glowym proces resorpcji polimeru biegnie intensywnie do-
piero miêdzy 12 a 24 tygodniem implantacji. Wskazuj¹ na
to obrazy mikroskopowe, gdzie w przypadku preparatu po
12 tygodniach przebywania w organizmie biologicznym
w³ókna wêglowe s¹ jeszcze w du¿ym stopniu ukryte w po-
limerowej osnowie, a miejscami widoczne s¹ pory pozosta-

(RYS.2a,b). After 12 weeks of implantation, the cracked im-
plant fills the implantation canal, whereas after 48 weeks,
bright tissue developed within the marrow can be seen in
place of the implant.

In the case of composite implants containing carbon fi-
bre, the polymer resorption process becomes intensive only
between the 12th and 24th week of implantation. This is
confirmed by the  photomicrographs, where in the case of
preparation after 12 weeks of staying within the biological
body, carbon fibres are mostly hidden within the polymer
matrix, and only rarely some pores left by the resorbed poly-
mer can be seen (FIG.3a). On the other hand, the photomi-
crograph obtained 24 weeks past the implantation (FIG.3b),
the polymer is virtually invisible, carbon fibres become fully

disengaged, and bone tissue (EDS analysis) starts to grow
into empty spaces among them. Large part of implant en-
ters the bone marrow, therefore the EDS analysis proves
that the tisue is rich in oxygen and carbon. The marrow-
implant border is dominantly made of connective tissue,
which is confirmed by increased oxygen and carbon con-
tent. The photomicrograph of preparation after a year long
incubation (FIG.3c) shows carbon fibres interweaved by
bone tissue, although the latter is still rich in oxygen. The
process of bone tissue growth initiates at the exposed fibre
surfaces, which is shown by FIG.3d, where the secretion
agglomerates on fibres are rich in calcium and phosphor
(EDS point analysis). Carbon fibres, by initiating the in-
growth of bone tissue, allow for its growth in the entire vol-
ume of the material, as opposed to pure PGLA material,
where the bone tissue grows gradually starting from the
bone-implant border.
The activation of intensive bone tissue formation process
around the implant is the characteristic property of implants
containing carbon fibres. The picture of preparation after 3
weeks of implantation (FIG.4a) already shows the bright
strip of bone tissue surrounding the implant and crossing
the marrow canal. Such phenomenon was not observed in
the case of pure polymer. After 48 weeks of implantation
carbon fibres become spread within the interweaving tis-
sue, losing their regular cylindrical shape (FIG.4b).
The infra-red FTIR spectra also allow to follow the polymer
degradation process and the replacement of implant by the
bone tissue. These spectra were obtained for implant sur-
faces directly contacting the bone tissue. In the case of
PGLA+CF composite (FIG.5), weak gradual polymer
resorption occurs untill the 12th week, which is confirmed
by the changes of intensity of bands originating from CH2

RYS. 2. Fotografie implantów PGLA w ko�ci
udowej królika: a) po 12, b) 48 tygodniach
implantacji.
FIG. 2. The photographs of PGLA implant within
rabbit thigh bone: a) after 12, b) after 48 weeks of
implantation.

RYS. 3. Mikrofotografie i analiza EDS wzd³u¿ linii
przekrojów implantów PGLA+CF w ko�ci udowej
królika: a) po 12, b) po 24, c) po 48 tygodniach
implantacji, d) po 48 tygodniach implantacji (przy
wiêkszym powiêkszeniu).
FIG. 3. Photomicrographs and EDS analyses along
the cross-sections of PGLA+CF implants in rabbit
thigh bone: a) after 12, b) after 24, c) after 48 weeks
of implantation, d) after 48 weeks of implantation
(close-up).
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and CH3 groups. After 24 weeks the bands typical of bone
tissue appear. This effect is visible not only at the bone-
implant border, but also in the central part of the implant
(FIG.6). In pure PGLA, after 1 week of implantation already
(FIG.7), the reduction of intensity of bands related to CH2,
CH3 groups is clearly visible, and between the 3rd and 6th
week the implant spectrum becomes similar to the spec-
trum of bone tissue (FIG.8).
 The shear-strength tests of bone-implant border were per-
formed using push-out method, and they confirm different
resorption time of pure polymer and its composite with car-
bon fibres. The shear-strength decrease related to polymer

wione przez zresorbowany polimer (RYS.3a). Natomiast na
mikrofotografii otrzymanej po 24 tygodniach implantacji
(Rys.3b) polimer jest ju¿ niezauwa¿alny, w³ókna wêglowe
s¹ ca³kowicie uwolnione, a w puste przestrzenie miêdzy nimi
zaczyna wrastaæ tkanka kostna (analiza EDS). Implant w
du¿ym stopniu znajduje siê w szpiku kostnym dlatego ana-
liza EDS wykaza³a, ¿e tkanka bogata jest w tlen i wêgiel.
Granica szpik - implant to przede wszystkim tkanka ³¹czna,
o czym �wiadczy zwiêkszona zawarto�æ tlenu i wêgla. Na
mikrofotografii preparatu po rocznej inkubacji (RYS.3c) w³ók-
na wêglowe s¹ ju¿ ca³kowicie przero�niête tkank¹ kostn¹,
choæ jest ona  jeszcze bogata w tlen. Proces narastania
tkanki kostnej rozpoczyna siê na ods³oniêtych powierzch-
niach w³ókien, co pokazuje Rys.3d, gdzie tworz¹ce siê sku-
piska wydzieleñ na w³óknach bogate s¹ w wapñ i fosfor
(analiza punktowa EDS). W³ókna wêglowe inicjuj¹c nara-
stanie tkanki kostnej umo¿liwiaj¹ jej wzrost w ca³ej objêto-
�ci materia³u, w przeciwieñstwie do czystego PGLA, gdzie
tkanka kostna narasta stopniowo od granicy ko�æ-implant.
Chakterystyczn¹  w³a�ciwo�ci¹ implantów z w³óknem wê-
glowym jest aktywowanie procesu wzmo¿onego tworzenia
tkanki kostnej wokó³ implantu. Na zdjêciu preparatu po 3
tygodniach implantacji (Rys.4a) ju¿ widoczny jest jasny pas
tkanki kostnej otaczaj¹cy implant i biegn¹cy w poprzek ka-
na³u szpikowego. Zjawisko to nie by³o widoczne w przy-
padku czystego polimeru.  Po 48 tygodniach implantacji nie

RYS. 4. Fotografie implantów PGLA+CF w ko�ci
udowej królika: a) po 3, b) po 48 tygodniach
implantacji.
FIG. 4.  The PGLA+CF implant photographs within
the rabbit thigh bone: a) after 3, b) after 48 weeks
of implantation.
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RYS. 6. Widmo FTIR implantu PGLA+CF po 48
tygodniach implantacji: 1-�rodek implantu, 2-
powierzchnia implantu, 3-tkanka przy implancie.
FIG. 6. The FTIR spetra of PGLA+CF implants after
48 weeks of implantation: 1-implant's centre, 2-
implant's surface, 3-tissue close to implant.

RYS. 8. Widmo FTIR implantu PGLA po 6
tygodniach implantacji: 1-�rodek implantu, 2-
powierzchnia implantu, 3-tkanka przy implancie.
FIG. 8. The FTIR spectra of PGLA implant after 6
weeks of implantation: 1-implant's centre, 2-
implant's surface, 3-tissue near implant.
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RYS. 5. Widmo FTIR implantów PGLA+CF: 1-
PGLA+CF przed implantacj¹, 2-PGLA+CF po 6, 3-
po 12, 4-po 24, 5-48 tygodniach implantacji, 6-ko�æ
uda.
FIG. 5. The FTIR spectra for PGLA+CF implants
in thigh bone: 1-PGLA+CF before implantation,
2-PGLA+CF after 6, 3-after 12, 4-after 24, 5-after
48 weeks of implantation, 6- thigh bone.
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RYS. 7. Widmo FTIR implantów PGLA: 1-PGLA
przed implantacj¹, 2-PGLA po 1, 3-po 3, 4-po 6
tygodniach implantacji, 5-ko�æ uda.
FIG. 7. The FTIR spectra for PGLA implants: 1-
PGLA before implantation, 2-PGLA after 1, 3- after
3, 4-after 6 weeks of implantation, 5-thigh bone.
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w³ókna wêglowe rozprzestrzeni³y siê w przerastaj¹cej je
tkance trac¹c regularny kszta³t walca (RYS.4b).
Proces degradacji polimeru oraz zastêpowania implantu
tkank¹ kostn¹ pozwalaj¹ równie¿ �ledziæ widma otrzymane
metod¹ spektroskopii w podczerwieni - FTIR. Widma te
uzyskane s¹ dla powierzchni implantu bezpo�rednio styka-
j¹cej siê z tkank¹ kostn¹. W przypadku kompozytu
PGLA+CF (RYS.5), do 12 tygodnia nastêpuje stopniowa
resorpcja polimeru, co potwierdzaj¹ zmiany intensywno�ci
pasm pochodz¹cych od grup CH2, CH3.  Po 24 tygodniach
pojawiaj¹ siê pasma charakterystyczne dla tkanki kostnej.
Efekt ten widoczny jest nie tylko na styku implant-ko�æ, ale
tak¿e w �rodkowej czê�ci implantu (RYS.6).
Dla czystego PGLA ju¿ po 1 tygodniu implantacji (RYS.7)
wyra�nie widoczne jest zmniejszenie intensywno�ci pasm
zwi¹zanych z grupami CH2, CH3, a miêdzy 3 a 6 tygodniem
widmo implantu coraz bardziej zbli¿a siê do widma tkanki
kostnej (RYS.8).
Badania wytrzyma³o�ci na �cinanie granicy ko�æ-implant
przeprowadzone metod¹ push-out potwierdzaj¹ zró¿nico-
wany czas  resorpcji czystego polimeru i jego kompozytu z
w³óknami wêglowymi. Zwi¹zany z resorpcj¹ polimeru spa-
dek wytrzyma³o�ci na �cinanie oraz nastêpuj¹cy po nim
wzrost tej wytrzyma³o�ci, zwi¹zany z procesem przerasta-
nia implantu tkank¹ kostn¹ wystêpuje w krótszym czasie w
przypadku czystego polimeru (TAB.1). W przypadku czy-
stego polimeru najwiêksza warto�æ wytrzyma³o�ci na �ci-
nanie granicy ko�æ-implant przypada na 6 tydzieñ implan-
tacji, dla którego zdjêcia SEM pokazywa³y implant z porami
przero�niêtymi tkank¹. Nastêpuj¹cy po tym okresie spadek
wytrzyma³o�ci granicy mo¿e byæ zwi¹zany z utrat¹ ci¹g³o-
�ci implantu oraz z faktem, ¿e tkank¹ przerastaj¹c¹ implant
jest miêkka tkanka ³¹czna. W przypadku kompozytu nato-
miast, wytrzyma³o�æ po przero�niêciu w³ókien wyra�nie
wzros³a prawdopodobnie w wyniku omówionego wy¿ej
wzmo¿onego tworzenia tkanki kostnej w okolicach wszcze-
pu wêglowego.

Wnioski

Czas resorpcji okre�lony w warunkach in vitro ulega
zmianie w wyniku przebywania polimeru w �rodowisku or-
ganizmu ¿ywego. Zmiana ta mo¿e byæ w du¿ej mierze wy-
wo³ana  selektywn¹ adsorpcj¹ bia³ek oraz ró¿nymi warun-
kami miejsca implantacji (pH, naprê¿enia). W badaniach in
vivo, przy zastosowaniu implantu PGLA proces resorpcji
rozpoczyna siê wcze�niej i biegnie równocze�nie z proce-
sem narastania tkanki kostnej. Tkanka ta narasta stopnio-
wo od granicy ko�æ-implant. W tworz¹cej siê tkance domi-
nuje przede wszystkim tkanka ³¹czna. W przypadku kom-
pozytu PGLA+CF mo¿liwy jest w pocz¹tkowym etapie pro-
ces resorpcji polimeru na powierzchni implantu i przerasta-
nie ods³oniêtych na powierzchni w³ókien tkank¹. W dalszej
kolejno�ci proces resorpcji zaczyna obejmowaæ równie¿
�rodek implantu. Tworzenie tkanki kostnej rozpoczyna siê
na powierzchni w³ókien w ca³ej objêto�ci materia³u. Dodat-
kowo w³ókna wêglowe inicjuj¹ proces wzmo¿onego two-
rzenia tkanki kostnej wokó³ implantu.
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resorption, followed by increase of this strength due to bone
tissue interweaving, occurs during shorter period in the case
of pure polymer (TABLE1). For pure polymer the highest
shear-strength value appears during the 6th week of im-
plantation, for which the SEM micrographs showed implant
with pores overgrown with tissue. The shear-strength de-
crease occurring after this period may be related to loss of
implant's continuity, together with the fact that the tissue
interweaving the implant is dominantly made of soft con-
nective tissue. In the case of composite, the strength after
fibre interweaving increased significantly, probably as a re-
sult of above discussed intensive bone tissue formation at
the proximity of carboneous implant.

Conclusions

The time of resorption determined under in vitro condi-
tions changes when the polymer remains in the living body
environment. This change may be caused, to a large ex-
tent, by selective adsorption of proteins and different condi-
tions in the area of implantation (pH, stresses). During the
in vivo examination using pure PGLA implant, the resorption
process starts earlier and it continues simultaneously with
bone tissue growth process. This growth of tissue gradually
starts from the bone-implant border, and the connective tis-
sue dominates the volume of tissue being formed.
In the case of PGLA+CF composite the processes of poly-
mer resorption on implant surface, together with overgrow-
ing of tissue with exposed fibre surfaces, are both likely to
occur within the initial stages. In the following stages the
resorption process spreads into the implant's interior. Addi-
tionally, carbon fibres initiate intensive formation of bone
tissue around the implant.
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tydzieñ 
implantacji 

week of 
implantation 

wytrzyma³o�æ 
dla implantu 
PGLAS+CF 

strength for implant 
PGLAS+CF 

ó  
[MPa] 

wytrzyma³o�æ 
dla implantu PGLA 
strength for implant 

PGLA 
 

ó  
[MPa] 

1 0,82 1,46 

2 2,88 1,81 

3 4,63 0,26 

12 0,51 3,45 

24 2,94 0,23 

48 8,17 0,12 

TABELA 1. Wytrzyma³o�æ wi¹zania ko�æ-implant
w funkcji czasu implantacji, okre�lona na
podstawie testu push-out.
TABLE 1: Strength of bone-implant bond as a
function of implantation time, determined on the
basis of push-out test.
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Introduction

In the recent years, within the range of dentistry
biomaterials intensive study is being conducted on the modi-
fication of surface layer of implants including production by
intermediate coatings with advantageous chemical and
physical properties between substrate metals and dental
porcelain. This arises mainly from the observed insufficient
adhesion of porcelain coating to substrate metal particu-
larly of titanium and titanium alloys [1,2].
At present, SiO2 and SiO2-TiO2 bioceramic coatings pro-
duced by sol-gel method find wide application. These inter-
mediate coatings are characterised by the possibility to
manufacture both mono- and multicomponents also
multilayers, low thickness, high homogeneity, and mechani-
cal and chemical stability [3,4].
The aim of this work is to present a study of adhesion of:
Ti6Al4V alloy-low-fusing dental porcelain with the use of
SiO2 and SiO2-TiO2 intermediate coatings produced by sol-
gel method.

Material and method

The adhesion tests according to PN-EN ISO 9693 stand-
ards three-point bending test were investigated. Titanium
Ti6Al4VELI alloy (ASTM-grade 5) was used. The SiO2 and
SiO2-TiO2 intermediate coatings on the surface of alloy (sam-
ples 25×3×0.5mm) by sol-gel method were manufactured.
Next, in the middle part of samples (8×3×1mm) Triceram

WP£YW WARSTW PO�REDNICH
SiO2 I SiO2-TiO2 NA
PRZYCZEPNO�Æ STOP TYTANU
Ti6Al4V-PORCELANA
DENTYSTYCZNA
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MARIUSZ WALCZAK*, ANNA STOCH**, HALINA MATRASZEK***
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[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),202-204]

Wprowadzenie

W ostatnich latach w zakresie biomateria³ów stomatolo-
gicznych prowadzone s¹ intensywne prace badawcze zwi¹-
zane z kszta³towaniem warstwy wierzchniej implantu m.in.
poprzez wytworzenie warstw po�rednich pomiêdzy meta-
lem bazowym a porcelan¹ dentystyczn¹ o korzystnych w³a-
�ciwo�ciach chemicznych i fizycznych. Wynika to g³ównie z
odnotowywanej, niewystarczaj¹cej przyczepno�ci pow³oki
porcelanowej do metalu bazowego, g³ównie tytanu i jego
stopów [1,2].
Coraz szersze zastosowanie znajduj¹ bioceramiczne po-
w³oki SiO2 i SiO2-TiO2 wytwarzane metod¹ zol-¿el, odzna-
czaj¹ce siê szeregiem zalet tj.: mo¿liwo�æ wytwarzania po-
w³ok jedno jak i wielosk³adnikowych oraz wielowarstwowych,
niska grubo�æ, wysoka homogeniczno�æ struktury, a tak¿e
stabilno�æ chemiczna i mechaniczna [3,4].
W pracy przedstawiono wyniki badañ przyczepno�ci uk³a-
du: stop Ti6Al4V-niskotopliwa porcelana dentystyczna z
zastosowaniem warstw po�rednich SiO2 i SiO2-TiO2 wytwo-
rzonych metod¹ zol-¿el.

Materia³ i metody

Badania przyczepno�ci przeprowadzono zgodnie z nor-
m¹ PN-EN ISO 9693 metod¹ trzypunktowego zginania. Do
badañ jako metal bazowy wykorzystano stop Ti6Al4VELI
(ASTM-grade 5) o wymiarach 25×3×0.5mm. Na powierzchni
stopu wytworzono warstwy po�rednie SiO2 oraz SiO2-TiO2
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metodami zol-¿el,  a  nastêpnie w czê�ci �rodkowej próbki
(8×3×1mm) napalono niskotopliw¹ porcelanê dentystycz-
n¹ Triceram (firmy Dentaurum). Testy wytrzyma³o�ciowe
prowadzono z wykorzystaniem maszyny wytrzyma³o�cio-
wej Zwick Z100 (obci¹¿enie 0.6N, posuw 1.5 mm/min).
Wytrzyma³o�æ po³¹czenia (tb) okre�lono z zale¿no�ci:
                                   tb = k Ffail              (1)
gdzie: k jest wspó³czynnikiem zale¿nym od grubo�ci meta-
lu bazowego i modu³u Younga (dla Ti6Al4VELI wynosi on
4.7), a Ffail jest si³¹ powoduj¹c¹ utratê po³¹czenia metal-
ceramika.

Wyniki badañ i dyskusja

Mikrostrukturê pow³ok SiO2 i SiO2-TiO2 wytworzonych
metod¹ zol-¿el na stopie tytanu Ti6Al4V przedstawia RYS.1.
Struktura pow³ok SiO2 i SiO2-TiO2 jest zwarta i jednorodna
chemicznie. W pow³oce SiO2 widoczne s¹ liczne pêkniêcia.
Grubo�æ warstw przej�ciowych waha siê  od 3 do 5 µm.
Chropowato�æ (Ra) pow³oki SiO2 wynosi 0.63µm, a SiO2-
TiO2 - 0.82µm.
Wyniki przeprowadzonych badañ przyczepno�ci uk³adu
metal-warstwa przej�ciowa-porcelana przedstawia TABE-
LA 1. Zgodnie z norm¹ PN-EN ISO 9693 porcelana denty-
styczna napalana na metalowe pod³o¿e powinna osi¹gn¹æ
warto�æ minimaln¹ wytrzyma³o�ci po³¹czenia wynosz¹c¹ 25
MPa. Najwy¿sze warto�ci wytrzyma³o�ci po³¹czenia metal-
porcelana uzyskano stosuj¹c na stopie Ti6Al4V warstwê
przej�ciow¹ SiO2-TiO2, najni¿sze natomiast w przypadku
stopu tytanu poddanemu jedynie konwencjonalnemu przy-
gotowaniu pod³o¿a-piaskowaniu. W przypadku pow³oki SiO2-
TiO2 uzyskano 28% wzrost wytrzyma³o�ci po³¹czenia w sto-
sunku do uk³adu Ti6Al4V-porcelana bez warstw przej�cio-
wych, natomiast w przypadku pow³oki SiO2 wzrost ten wy-
nosi 14%.
Dane literaturowe [5] wskazuj¹, ¿e na zmniejszenie przy-
czepno�ci po³¹czenia pomiêdzy metalowym pod³o¿em-ty-
tanem a porcelan¹ dentystyczn¹ (odnotowan¹ równie¿ w
przeprowadzonych badaniach)  wp³yw odgrywa g³ównie nie-
dopasowanie wspó³czynników rozszerzalno�ci cieplnej por-
celany i tytanu, a tak¿e reaktywno�æ tytanu z tlenem pod-
czas procesu napalania porcelany (tworzenie siê na jego
powierzchni warstwy TiO2 powoduj¹cej obni¿enie wytrzy-
ma³o�ci po³¹czenia tytan-porcelana).
Wed³ug badañ w³asnych autorów oraz danych literaturo-
wych [6-8] warstwy SiO2 i SiO2-TiO2 wykonane metod¹ zol-
¿el wykazuj¹ charakter dyfuzyjny, co wp³ywa pozytywnie
na osi¹gniêcie dobrej przyczepno�ci do metalu bazowego.
W przypadku pow³oki SiO2 wystêpuj¹ce na jej powierzchni
pêkniêcia, powstaj¹ce na skutek skurczu podczas przepro-
wadzonej obróbki cieplnej stanowiæ dodatkowo mog¹ miej-
sca mechanicznych szczepieñ pomiêdzy warstw¹ przej�cio-
w¹ a napalan¹ porcelan¹. Ponadto amorficzny lub bardzo
nisko krystaliczny charakter nak³adanych pow³ok SiO2 po-

(Dentaurum) low-fusing dental porcelain were fired. The
bond test was performed with the use of Zwick Z100 uni-
versal testing machine (force: 0.6N, feed: 1.5 mm/min).
The bond strength (tb) was calculated using the equation:
                                tb = k Ffail         (1)
where: the coefficient k is a function of the thickness of the
metal substrate and the value of Young's modulus (for
Ti6Al4V is 4.7). Then Ffail is fracture force causing the loss
of joint of metal-porcelain.

Results and discussion

The microstructures of the SiO2 and SiO2-TiO2 coatings
on Ti6Al4V alloy are presented in FIG.1. The SiO2 and SiO2-
TiO2 coatings are compact and chemically homogeneous.
In the microstructure of SiO2 coating, numerous microcracks
were observed. The thickness of the intermediate coatings
were about 3-5 µm. The coatings have the value of the
roughness factor Ra equal to 0.63 µm for SiO2 and 0.82 µm
for SiO2-TiO2.
Results of the three-point bending test of metal-intermedi-
ate coating-dental porcelain are presented in TABLE 1. Ac-
cording to PN-EN ISO 9623 standards, the bond strength
of the ceramic should be greater than 25 MPa. The highest
value of bond strength of metal-dental porcelain, was ob-
served with the use of SiO2-TiO2 intermediate coating, on
Ti6Al4V alloy, whereas, in the case sand blasted titanium
alloy the lowest value were observed. In the case of SiO2-
TiO2 intermediate coating, 28% increase of bond strength
was achieved in comparison with Ti6Al4V-dental porcelain
without intermediate coatings, whereas in the case of SiO2

coating the increase of 14% was observed.
According to [5], the decrease of the bond strength between
metal substrate-titanium and dental porcelain was caused
mainly by (also in this study) the influence the mismatch of
coefficients of thermal expansion titanium and dental por-
celain, and the reactivity of titanium with oxygen during the
firing of dental porcelain. On the surface of titanium the layer
of TiO2 is formed causing the decrease of bond strength
titanium-porcelain.
According to the author's study and literature data [6-8],
SiO2 and SiO2-TiO2 coatings manufactured by sol-gel
method show diffusive character, which has a positive in-
fluence on  influence on the adhesion to metal substrate.
Numerous microcracks observed in the microstructure of
SiO2 coating, formed due to shrinkage in the process of
thermal treatment, can become the points of ''mechanical
interlocking'' between intermediate coating and dental por-
celain. The amorphous or very low crystalline character of
silica deposits favours their high chemical reactivity with the
porcelain enamel, ensuring bonds of high mechanical
strength [8].
The higher value of the roughness of SiO2-TiO2 coatings
has an influence on the increase of  bond strength of metal-

a) b) 

RYS. 1. Mikrostruktura warstw przej�ciowych na
stopie Ti6Al4V; (a) SiO2 i (b) SiO2-TiO2.
FIG. 1. Microstructure of intermediate coatings on
Ti6Al4V alloy; (a) SiO2 and (b) SiO2-TiO2.

TABELA 1. Wyniki badañ przyczepno�ci uk³adu:
stop Ti6Al4V-porcelana.
TABLE 1. Results of the three-point bending test
Ti6Al4V alloy-dental porcelain.

 
 
 

Warto�æ si³y  
Fracture force  

Ffail  [N] 

Wytrzyma³o�æ 
po³¹czenia 

Bond strength 
 [MPa] 

Ti6Al4V 6 ±0.8 28.2 ±3.7 

Ti6Al4V/SiO2 6.8 ±0.5 32.2 ±2.1 

Ti6Al4V/SiO2-TiO2 7.7 ±0.5 36.1 ±2.6 
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intermediate coating-porcelain. What positively affects the
durability of joint Ti6Al4V/SiO2-TiO2/poprcelain could be
caused by the composite structure of SiO2-TiO2 containing
SiO2 particles in the TiO2 matrix.
SEM analysis (FIG.2), after three-point bending test, indi-
cate that joint with good adhesion properties of titanium al-
loy-intermediate coating-porcelain was obtained. The loss
of joint (cracks) was observed on intermediate coating-por-
celain (opacer) interface.

Conclusions

(1) the application of SiO2 and SiO2-TiO2 intermediate coat-
ings produced by sol-gel method on Ti6Al4V alloy has an
advantageous influence on the increase of  bond strength
of metal-porcelain in comparison with  titanium alloy after
sand blasting.
(2) the increase of bond strength of Ti6Al4V/intermediate
coating/porcelain was dependent on the surface topogra-
phy of intermediate coatings: roughness, fine cracks and
the structure of intermediate coating: amorphous SiO2 and
particularly the composite of  SiO2-TiO2.
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woduje ich dobr¹ reaktywno�æ chemiczn¹ z szkliwem por-
celany, zapewniaj¹c po³¹czenie o du¿ej wytrzyma³o�ci
mechanicznej [8]. Uzyskanie wiêkszej chropowato�ci w
przypadku pow³ok SiO2-TiO2, a tym samym wiêksze rozwi-
niêcie powierzchni,  wp³ywa na wzrost wytrzyma³o�ci po³¹-
czenia uk³adu tytan-warstwa przej�ciowa-porcelana. Ko-
rzystn¹ cech¹ wp³ywaj¹c¹ na otrzymanie trwa³ego po³¹cze-
nia uk³adu Ti6Al4V/SiO2-TiO2/porcelana wydaje siê byæ tak-
¿e uzyskanie struktury kompozytowej warstwy przej�ciowej
SiO2-TiO2 sk³adaj¹cej siê z cz¹steczek SiO2 w osnowie TiO2.
Obserwacje SEM (RYS.2) po przeprowadzonych badaniach
przyczepno�ci wskazuj¹ na uzyskanie po³¹czenia o dobrych
w³a�ciwo�ciach adhezyjnych stop tytanu-warstwa przej�cio-
wa-porcelana. Utratê po³¹czenia (pêkniêcia) odnotowano
na powierzchni rozdzia³u warstwa przej�ciowa-porcelana
(opaker).

Wnioski

(1) zastosowanie warstw przej�ciowych SiO2 i SiO2-TiO2

wytworzonych metod¹ zol-¿el na stopie tytanu Ti6Al4V
wp³ywa korzystnie na zwiêkszenie wytrzyma³o�ci po³¹cze-
nia metal-porcelana w porównaniu do stopu tytanu podda-
nego standardowej obróbce piaskowania. Dla pow³oki SiO2-
TiO2 wzrost wynosi 28%, a dla warstwy przej�ciowej SiO2
14%.
(2) na zwiêkszenie wytrzyma³o�ci po³¹czenia Ti6Al4V/war-
stwa przej�ciowa/porcelana wp³ywa topografia powierzch-
ni: chropowato�æ, drobne pêkniêcia, a tak¿e struktura warstw
przej�ciowych: amorficzna SiO2 i w szczególno�ci kompo-
zytowa warstwy SiO2-TiO2.
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RYS. 2. Struktura po³¹czenia po badaniach
przyczepno�ci (a) Ti6Al4V/SiO2/porcelana, (b)
Ti6Al4V/SiO2-TiO2/porcelana.
FIG. 2. Structure of joint after three-point bending
test (a) Ti6Al4V/SiO2/porcelain, (b) Ti6Al4V/SiO2-
TiO2/porcelain.
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 Streszczenie

W badaniu oceniono skuteczno�æ i bezpieczeñstwo
wybielania zêbów z ¿yw¹ miazg¹ preparatem Perox
10%. U 13 pacjentów zastosowano wybielanie meto-
d¹ nocn¹, nak³adkow¹. �redni czas wybielania wy-
nosi³ 20 dni. Poprawê koloru zêbów uzyskano u
wszystkich pacjentów w granicach od 4 do 10 w 16
punktowej skali VITA, ze �redni¹ 5,9 punktów. U
69,2% pacjentów wyst¹pi³a przemijaj¹ca nadwra¿li-
wo�æ zêbów na bod�ce cieplne. Metodê wybielania
nak³adkowego materia³em Perox 10% oceniono jako
skuteczn¹ i bezpieczn¹, a sam materia³ uzyska³ wy-
sok¹ ocenê u¿ytkow¹.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),205-209]

Wprowadzenie

Wybielanie nak³adkowe (nightguard bleaching) jest obec-
nie najczêstsz¹ metod¹ wybielania zêbów z ¿yw¹ miazg¹.
Jest to metoda zlecana i nadzorowana przez stomatologa,
a wykonywana w domu samodzielnie przez pacjenta. Ma-
teria³ wybielaj¹cy aplikowany jest przy pomocy wykonanej
wcze�niej indywidualnej nak³adki (szyny) [1,2,3].
Wybielanie mo¿liwe jest w prawie ka¿dym przypadku, gdy
mamy do czynienia ze zdrowym uzêbieniem, niezale¿nie
od liczby istniej¹cych wype³nieñ. Wskazaniem do przepro-
wadzenia tego zabiegu s¹ przebarwienia zêbów spowodo-
wane przez [4]:
· barwniki pochodz¹ce z pokarmów, napojów oraz tytoniu,
których nie mo¿na usun¹æ w ramach zabiegów profesjo-
nalnego czyszczenia zêbów
· zmiany zwi¹zane z procesem starzenia siê
· przyjmowanie antybiotyków tetracyklinowych (zmiany
pierwszego i drugiego stopnia)
· fluorozê, szczególnie o br¹zowym zabarwieniu
· martwicê i zgorzel miazgi
· genetycznie uwarunkowany ciemny odcieñ zêbów
Aktywnym sk³adnikiem ¿elu wybielaj¹cego stosowanego w
metodzie wybielania nak³adkowego mo¿e byæ nadtlenek
wodoru w stê¿eniach od 3 % do 7.5 % lub nadtlenek mocz-
nika (CH6N2O3) w stê¿eniach od 10 % do 22 %. Wybiela-
nie nak³adkowe przeprowadza siê w ci¹gu dnia przez mini-
mum 2 godziny lub w czasie nocnego spoczynku. W celu
uzyskania oczekiwanego efektu szynê z ¿elem stosuje siê
przeciêtnie od 2 do 4 tygodni. Uzale¿nione jest to od cha-
rakteru przebarwienia. Z dotychczasowych badañ wynika,
¿e nie wszystkie rodzaje przebarwieñ zêbów mog¹ byæ efek-
tywnie wybielane t¹ metod¹. Mo¿na liczyæ na jej skutecz-
no�æ �rednio w 92% bezpo�rednio po wybielaniu, w 74 %
po 1,5 roku, w 62 % po 3 latach i w 35 % po 7 latach [5,6,7].
Najczêstszymi objawami ubocznymi po stosowaniu nadtlen-
ku mocznika w metodzie przy¿yciowej, nak³adkowej s¹:

SAFETY AND EFFICIENCY OF
THE VITAL TEETH BLEACHING
WITH PEROX 10%
D.KO�CIELNIAK*, H.KWAPIÑSKA*, M.CHOMYSZYN-GAJEWSKA**

JAGIELLONIAN UNIVERSITY, COLLEGIUM MEDICUM, INSTITUTE OF

DENTISTRY, UL. MONTELUPICH 4, 31-155 KRAKÓW

*DEPARTMENT OF PAEDIATRIC DENTISTRY,
**CHAIR AND DEPARTMENT OF PERIODONTOLOGY AND PATHOLOGY

OF THE ORAL CAVITY

Abstract

The study analyzed the efficiency and security of
the vital teeth bleaching with the use of Perox 10%.
Nightguard bleaching was applied to 13 patient. The
average bleaching time was 20 days. The improve-
ment of teeth colour, ranging from 4 to 10 - according
to 16 levels VITA scale, was achieved. The average
was 5,9 points. At 69,2% a transient teeth hypersen-
sitivity to thermal stimuli was observed. Nightguard
teeth bleaching with the use of Perox 10% was rated
as efficient and safe, and the material achieved a high
usage rate.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),205-209]

Introduction

Nightguard bleaching is nowadays the most often used
vital teeth bleaching method. This method is prescribed and
controlled by a dentist, but performed by a patient at home.
The bleaching material is applied with the use of previously
made individual splint [1,2,3].
Teeth bleaching is possible in almost all cases, while teeth
are vital, irrespective of the amount of fillings. The indica-
tions for teeth bleaching are discolorations caused by [4]:
· Dyes originating from food, beverages, tobacco which are
not removable by professional teeth cleaning
· Changes connected with ageing
· Tetracycline antibiotics administration (1st and 2nd de-
gree changes)
· Fluorosis, especially brown coloured
· Necrosis and gangrene of the pulp
· Genetically qualified dark teeth colour
The active ingredient of bleaching gel which is used in
nightguard bleaching may be hydrogen peroxide in concen-
trations of 3 % to 7.5 % or carbamide peroxide (CH6N2O3)
in concentrations of 10 % to 22 %. Nightguard bleaching is
performed during the day for minimally 2 hours or during
night sleep. In order to achieve a desirable effect the splint
with gel should be applied from 2 to 4 weeks. The applica-
tion time is dependent on the character of the discoloration.
Studies which have been published until now indicate that
not all types of discolorations may be treated with the use
of described method. The effectiveness which you may
count on is 92 % directly after bleaching, 74 % after 1,5
year, 62 % after 3 years, 35 % after 7 years [5, 6, 7].
The most frequent side symptoms observed after the use
of urea peroxide in vital teeth bleaching by nightguard
method are: teeth hypersensitivity and gingiva irritation,
which may be observed even at 66% of patients. Other com-
plications are observed extremely rarely. Those include:
throat, teeth, temporo-mandibular joint pains, headaches
or numbness of soft tissues [2,8,9].
The aim of this study was to evaluate the efficiency, the
comfort of treatment and side effects of vital teeth bleach-
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ing by nightguard method with the use of Perox 10%.

Material and methods

The Perox 10% (Chema-Elektromet, Rzeszów, Poland)
comprising: 10% carbamide peroxide, carbomer,
polypropylene glycol, glycerol, sodium hydroxide, pure wa-
ter, menthol flavor, (pH=6.7) was used. Clinical material
consisted of 13 patients aged 21 to 53 years, therein 8
women (61,54%) and 5 men (38,46%). Most cases con-
cerned bleaching of two dental arches; only one patient had
one maxillary teeth arch bleached.
Before the treatment a clinical record was made in which
the following data was recorded: personal data, teeth con-
dition and treatment needs, origin of discoloration, oral
mucosa and gingiva condition, occlusal conditions.
Furthermore the analysis of intraoral and pantomographic
X-rays was performed and, if necessary, accessory intraoral
X-rays were prescribed.
The first stage of treatment was accurate professional teeth
cleaning (supragingival scaling) and polishing with the use
of brushes, rubbers and Chema Polish paste. In some cases
the air-blaster was used to clean and polish the surfaces
which were difficult to reach. Then the fluoridation was per-
formed with the use of Fluormex gel or Fluorprotector.
The colour of incisors, canines and premolars was recorded
before and after bleaching according to VITA colour scale.
Before bleaching a photograph of teeth was taken with the
use of a digital camera Canon G6.
Patients received an introductory questionnaire which con-
sisted of the following questions concerning:
· Method of oral hygiene
· Dietary habits
·  Administered drugs, including antibiotics
· Previously undertaken teeth bleaching
· Bleaching effect expectations
Furthermore on the first visit an impression was taken with
the use of alginate impression material Crompoan. Bleach-
ing splints were fabricated in Dental Laboratory according
to a plaster model on which obverse surfaces of teeth were
covered with Block Out Resin made by Ultradent. All splints
were fabricated from vinyl plates Soft Treay Regular made
by Ultradent with the use of a vacuum-pressure former
Erkopress ES-200E made by Erkodent.
During the second clinical visit the patients received bleach-
ing splints and a pack of Perox 10% (6 syringes of 2 ml
each, menthol flavor). Each patient was instructed in detail
about the way and time of the confection usage, possible
complications and the procedure in such cases. All patients
applied bleaching gel during night sleep time. The gel was
applied for 5 to 10 hours a day, an average of 7,5 hours.
The total bleaching time varied from 14 to 35 days. In two
clinical cases 4 endotontically treated incisors were being
bleached. An externally-internal method was used for a
week, and then additionally, in two teeth the method of in-
ternal bleaching was applied.
When the bleaching process was finished patients filled in
a final questionnaire which consisted of questions concern-
ing the following:
· Satisfaction from the performed bleaching
· Rating of bleaching effect (6 level scale)
· Discomfort during treatment
· Teeth hypersensitivity
· Transformation of teeth surface

Results and discussion

The longest bleaching time application was essential in
two cases of teeth discoloured by tetracyclines. It was re-

wra¿liwo�æ zêbów i podra¿nienia dzi¹se³, które wystêpuj¹
nawet u 66% pacjentów. Inne powik³ania spotyka siê nie-
zwykle rzadko. Nale¿¹ do nich: bóle gard³a, zêbów, stawu
skroniowo-¿uchwowego, g³owy czy mrowienie tkanek miêk-
kich [2,8,9].
Celem niniejszej pracy by³a ocena skuteczno�ci, komfortu
zabiegu oraz objawów ubocznych wybielania zêbów meto-
d¹ nak³adkow¹ materia³em Perox 10%.

Materia³ i metoda

Zastosowano preparat Perox 10% (Chema-Elektromet,
Rzeszów, Polska) o sk³adzie: 10% nadtlenek mocznika,
karbomer, glikol propylenowy, glicerol, wodorotlenek sodu,
woda oczyszczona, aromat miêtowy, (pH=6.7). Materia³ kli-
niczny do badañ stanowi³o 13 pacjentów w wieku od 21 do
53 lat, w tym 8 kobiet (61,54%) i 5 mê¿czyzn (38,46%). W
wiêkszo�ci przypadków wybielanie dotyczy³o obu ³uków
zêbowych; tylko u jednego pacjenta wybielano zêby szczê-
ki.
Przed leczeniem opisano kartê pacjenta, w której zareje-
strowano: dane osobowe, stan uzêbienia i potrzeby leczni-
cze, pochodzenie przebarwienia, stan b³ony �luzowej i dzi¹-
se³, warunki zgryzowe.
Analizowano tak¿e zdjêcia rentgenowskie panoramiczne,
zalecaj¹c w uzasadnionych przypadkach wykonanie dodat-
kowych zdjêæ wewn¹trzustnych.
Leczenie rozpoczynano od dok³adnego oczyszczania pro-
fesjonalnego zêbów (skaling naddzi¹s³owy) oraz polerowa-
nia powierzchni przy pomocy szczoteczek i gumek, oraz
pasty Chema Polish. W niektórych przypadkach stosowa-
no piaskarkê do oczyszczania i polerowania trudno dostêp-
nych powierzchni. Nastêpnie przeprowadzano fluoryzacjê
stosuj¹c Fluormex ¿el lub lakier Fluor Protector.
Kolor zêbów siecznych, k³ów i przedtrzonowców oznacza-
no u pacjentów przed i po wybielaniu w oparciu o klucz
kolorów wg. kolornika firmy VITA. Przed zabiegiem wybie-
lania u wszystkich pacjentów wykonano fotografie uzêbie-
nia aparatem cyfrowym Canon G6.
Pacjenci otrzymali do wype³nienia ankietê wstêpn¹ sk³ada-
j¹c¹ siê z pytañ na temat:
· sposobu utrzymania higieny jamy ustnej
· nawyków dietetycznych
· stosowanych leków, w tym antybiotyków
· dotychczasowych prób wybielania zêbów
·  oczekiwañ co do efektu wybielania
Na pierwszej wizycie pobierano wyciski mas¹ alginatow¹
Cromopan. Nak³adki do wybielania przygotowywano w La-
boratorium Techniki Dentystycznej na modelach roboczych,
których powierzchnie licowe zêbów pokryte zosta³y ¿ywic¹
blokuj¹c¹ Block Out Resin f.Ultradent. Wszystkie nak³adki
zosta³y wykonane z p³ytek winylowych Soft Trey Regular f.
Ultradent przy pomocy formierza pró¿niowo-ci�nieniowego
Erkopress ES-200E f. Erkodent.
Na kolejnej wizycie pacjenci otrzymywali nak³adki wraz z
opakowaniem preparatu Perox 10% (6 strzykawek po 2 ml.,
smak miêtowy). Ka¿dy pacjent zosta³ szczegó³owo pouczo-
ny odno�nie sposobu i czasu stosowania preparatu, mo¿li-
wo�ci powik³añ i postêpowania w takich wypadkach. Wszy-
scy badani u¿ytkowali ¿el wybielaj¹cy podczas nocnego
wypoczynku. Dobowy czas noszenia nak³adki waha³ siê od
5 do 10 godzin, �rednio 7,5 godziny. Ca³kowity czas wybie-
lania wynosi³ od 14 do 35 dni. W dwóch przypadkach wy-
bielano 4 zêby sieczne po leczeniu endodontycznym. Przez
tydzieñ stosowano metodê zewnêtrzno-wewnêtrzn¹, a na-
stêpnie dodatkowo w dwóch zêbach metodê wewnêtrzne-
go wybielania.
Po zakoñczeniu procesu wybielania pacjenci wype³niali
ankietê koñcow¹, w której odpowiadali na pytania dotycz¹-
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ce:
· satysfakcji z przeprowadzonego wybielania
· oceny efektu rozja�nienia (skala sze�ciopunktowa)
· dyskomfortu podczas leczenia
· wra¿liwo�ci zêbów
· zmiany powierzchni zêbów

Wyniki i dyskusja

Najd³u¿szy czas wybielania potrzebny by³ w dwóch przy-
padkach przebarwieñ zêbów po tetracyklinach. Wynosi³ on
odpowiednio 28 i 35 dni. Zewn¹trzpochodne przebarwienia
zêbów wymaga³y stosowania ¿elu �rednio 21 dni, a prze-
barwienia uwarunkowane genetycznie �rednio 16 dni.
Ocena wyników wybielania zêbów by³a dokonywana zarów-
no przez lekarza jak i przez pacjentów. Lekarz stomatolog
ocenia³ efekt zabiegu na podstawie skali VITA, obliczaj¹c
ró¿nicê uzyskan¹ z porównania kolorów przed i po lecze-
niu. Indywidualne wyniki pomiaru koloru zêbów u pacjen-
tów przed i po wybielaniu zestawiono w TABELI 1.
Z indywidualnych pomiarów u poszczególnych pacjentów
wykonano zestawienie porównawcze dla wszystkich bada-
nych (TABELA 2). Z tabeli tej wynika, ¿e warto�ci koloru w
badaniu wstêpnym mie�ci³y siê w skali VITA miêdzy D4 i
C3 tj. miêdzy numerem 8 i 14. Lokalizowa³y siê one raczej
po prawej stronie skali. Po leczeniu lokalizacja kolorów prze-
sunê³a siê zdecydowanie na lew¹ stronê skali, mieszcz¹c
siê miêdzy 2 i 8 numerem skali VITA (od A1 do D4). Popra-
wê koloru zêbów uzyskano u wszystkich pacjentów w gra-

nicach od 4 do 10 w 16 punktowej skali VITA, ze �redni¹
5,9 punktów. Zestawienie koloru poszczególnych zêbów
przed i po leczeniu przedstawiono w TABELI 3. Wynika z
niej, ¿e zêby szczêki uzyska³y lepsze wyniki wybielania

spectively 28 and 35 days. It took on average 21 days of
gel application to bleach discolourings of external origin and
in the case of those genetically qualified it took on average
16 days.
The bleaching results estimation was done by both - pa-
tient and dentist. The dentist estimated the results basing
on VITA scale by calculating the difference acheived from
the comparison of colours before and after bleaching. Indi-
vidual results of teeth colour measurements before and af-
ter bleaching have been summarized in TABLE 1.
Basing on individual measurements the authors have made
a comparison including the whole study group (TABLE 2).
This comparison revealed that initial teeth colours ranged
from D4 to C3 according to VITA scale, which is between
number 8 and 14. They were localized mostly on the right
side of the scale. The end treatment teeth colours moved to
the left side of the scale, ranging from 2 to 8 according to
VITA scale (from A1 to D4). The improvement of teeth col-
our was achieved in all patients - it ranged from 4 to 10
points in 16 levels VITA scale, with the average of 5,9 points.
The comparison of individual colours before and after treat-
ment is shown in TABLE 3. It reveals that results achieved
for maxillary teeth were better (average 7 points) than for
mandibular teeth (average 5,3 points). The best bleaching
effect was observed in upper canines, the worst in lower
incisors.
When the treatment was finished the patients evaluated its
results by granting points from 1 (unsatisfactory) to 6 (ex-
cellent). Marks good (4) and very good (5) were granted by
11 persons and sufficient (3) by two persons.
Four patients suffered from gingiva discomfort; in 2 cases a
slight gingiva irritation and desiccation after the contact of
bleaching gel with gingiva was observed. In other cases a
gingiva pain after the removal of bleaching splint and dur-
ing breakfast was noticed. One patient (28 years old) re-
vealed nausea and stomach ache after two hours of gel
application and vomits every other night. The interview ex-
posed chronic ulcerosus disease of stomach and duode-
num. Other patients did not experience any discomfort dur-

Czas wybielania 
Bleaching time 

P³eæ 
Sex 

Wiek 
Age 

Kolor  
przed 

wybiela-
niem 

Colour 
before 

Kolor  
po 

wybiela-
niu 

Colour 
after 

 

Ró¿ nica w 
punktach 
Change in 

points 
Dobowy  
godziny  

Hours per 
day 

Ca³kowity 
dni 

Total days 

M 53 C3 D4 6 8 14 

K/F 33 A3,5 C1 6 7 21 

K/F 28 D4 D2 4 6,5 21 

M 32 D4 B2 5 7,5 28 

K/F 30 D4 B2 4 5 20 

M 23 D3 D2 6 10 20 

K/F 29 D3 D2 6 7,5 16 

K/F 28 A3 D2 6 6,5 14 

M 25 A3,5 A1 10 8 21 

K/F 23 A3 D2 5 8 21 

K/F 21 C3 C1 8 7,5 35 

M 26 A3,5 A2 7 7 14 

K/F 37 B4 D2 4 8,5 14 

 TABELA 1. Wyniki indywidualnych pomiarów
kolorów zêbów.
TABLE 1. Results of individual measurements of
teeth colour.

Stopnie 
Level 

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 

Kolor 
Colour 

B1 A1 B2 D2 A2 C1 C2 D4 A3 D3 B3 A3,5 B4 C3 A4 C4 

Przed 

wybiela 

niem 
Before 

bleaching 

       3 2 2  3 1 2   

Po 
Wybiela 

niu 
After 

bleaching 

 1 2 6 1 2  1         

 TABELA 2. Zestawienie koloru zêbów u pacjentów
przed i po leczeniu
TABLE 2. Comparsion of teeth colour before and
after treatment

Nr zêba 1+ 2+ 3+ 4+ 5+ +1 +2 +3 +4 +5 1- 2- 3- 4- 5- -1 -2 -3 -4 -5 

�redni kolor zêba przed wybielaniem  
Average tooth colour before bleaching 

D3 A3 B4 D3 A3 D3 D3 A3,5 D3 D3 A3 A3 A3,5 A3,5 A3,5 A3 A3 A3,5 B4 B3 

�redni kolor zêba po wybielaniu 
Average tooth colour after bleaching 

D2 D2 D2 B2 B2 B2 B2 D2 B2 B2 A2 A2 C1 C1 C1 A2 A2 C1 C1 C1 

�rednia ró¿ nica koloru zêba 
Average tooth colour change 

7 5 9 7 6 7 7 8 7 7 4 4 6 6 6 4 5 6 6 6 

 TABELA 3. Zestawienie koloru poszczególnych
zêbów przed i po leczeniu
TABLE 3. Comaparison of each tooth's colour
before and after treatment.
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ing bleaching treatment.
Teeth hypersensitivoty during treatment was observed in 9
patients (69,2%). In four cases it was strong, in four it was
medium and in one case it was slight (TABLE 4). It was
concerned with the reaction to thermal stimuli. It appeared
on the  6-7th day of bleaching after the removal of bleach-
ing splint and it concerned mainly the incisors. Most pa-
tients during the intensification of hypersensitivity sensa-
tions had discontinued treatment for one day. In order to
lower the hypersensitivity hydroxyapatite gel (Haxyl), fluo-
ride gel (Elmex), fluoride rinsings (Fluormex 0,02%, Meridol)
and tooth pastes (Elmex Sensitive, Sensodyne) were used.
The influence of bleaching on enamel surface was observed
in 6 cases. According to the patients their teeth become
smoother. The estimation by questionnaire was also per-
formed as to the consistency and taste of gel as well as to
the retention of the splin on teeth.
· The consistency was rated as good by 10 patients, too
thick by 1 and too thin by 2.
· The taste of gel was rated as neutral (no flavor) by 4
persons,as having hydrogen peroxide flavor by 2 patients
and as nice flavor by the rest of the group.
· The splint retention was rated as good in all cases.
Patients mentioned the difficulty of dosing the appropriate
amount of gel to the splint without the use of an additional
dose meter.

Conclusion

1. Nightguard bleaching performed at home with Perox 10
% is considered to have high efficiency.
2. Teeth hypersensitivity and slight gingiva irritations, which
often accompany the bleaching treatment, disappear fast
without leaving any permanent lesions.
3. Perox 10% bleaching gel fulfils patients demands as to
the comfort of the treatment
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(�rednio 7 punktów) ni¿ zêby ¿uchwy (�rednio o 5,3 punk-
tów). Najlepiej wybieli³y siê górne k³y, a najgorzej dolne zêby
sieczne.
Pacjenci po zakoñczonym leczeniu oceniali równie¿ w punk-
tach od 1(niezadowalaj¹ce) do 6 (znakomite) uzyskane
wyniki wybielania zêbów. Oceny dobre (4) i bardzo dobre
(5) wystawi³o jedena�cie osób, a ocenê dostateczn¹ (3)
dwóch pacjentów. U 4 pacjentów podczas leczenia pojawi³
siê dyskomfort ze strony dzi¹s³a; w 2 przypadkach by³o to
lekkie pieczenie i wysuszenie dzi¹s³a po zetkniêciu siê z
¿elem wybielaj¹cym, a w pozosta³ych wyst¹pi³ ból dzi¹s³a
po zdjêciu nak³adki i w trakcie spo¿ywania �niadania. U jed-
nej pacjentki (lat 28) codziennie w trakcie wybielania, poja-
wia³y siê po ok. 2 godzinach nudno�ci, ból ¿o³¹dka, a co
drug¹ noc wymioty. Z wywiadu ustalono, ¿e cierpia³a ona
na przewlek³¹ chorobê wrzodow¹ ¿o³¹dka i dwunastnicy.
Pozostali pacjenci nie doznali ¿adnego dyskomfortu w trak-
cie wybielania.
Wra¿liwo�æ zêbów w trakcie zabiegów wybielania wyst¹pi-
³a u 9 pacjentów (69,2%). W czterech przypadkach by³a
ona mocna, w czterech �rednia, a w jednym s³aba (TABE-
LA 4). Dotyczy³a reakcji na bod�ce cieplne. Pojawia³a siê
ok. 6-7 dnia wybielania po zdjêciu nak³adki i dotyczy³a g³ów-
nie zêbów siecznych. Wiêkszo�æ pacjentów w czasie nasi-
lenia objawów nadwra¿liwo�ci przerywa³a leczenie na jed-
n¹ dobê. W celu zmniejszenia nadwra¿liwo�ci stosowano
¿ele z hydroksyapatytem (Haxyl), fluorem (Elmex), p³ukan-
ki fluorowe (Fluormex 0,02%, Meridol) oraz pasty do zê-
bów (Elmex Sensitive, Sensodyne).
Wp³yw wybielania na powierzchniê szkliwa zêbów zaobser-
wowa³o 6 osób. Wed³ug nich zêby sta³y siê bardziej g³ad-
kie.
Ocenie ankietowej poddano równie¿ konsystencjê i smak
¿elu oraz utrzymanie nak³adki na zêbach.
· Konsystencjê ¿elu 10 pacjentów oceni³o jako dobr¹, 1 - za
gêst¹, 2 - za p³ynn¹.
· Smak preparatu 4 osoby okre�li³y jako neutralny ("bez
smaku"), 2 osoby - "smak wody utlenionej", reszta pacjen-
tów - "przyjemny".
· Utrzymanie nak³adki na zêbach we wszystkich przypad-
kach uznano za dobre.
Pacjenci zwracali uwagê na trudno�æ w dozowaniu prawi-
d³owej ilo�ci ¿elu do nak³adki bez dodatkowego dozownika.

Wnioski

1. Domowe wybielanie preparatem Perox 10% charaktery-
zuje siê du¿¹ skuteczno�ci¹.
2. Objawy nadwra¿liwo�ci zêbów i nieznacznego stopnia
podra¿nienia b³ony �luzowej jamy ustnej, czêsto towarzy-
sz¹ce wybielaniu, szybko ustêpuj¹, nie pozostawiaj¹c trwa-
³ych zmian.
3. ¯el wybielaj¹cy Perox 10% jest materia³em spe³niaj¹cym
oczekiwania pacjentów, co do komfortu przeprowadzania
zabiegu wybielania.

Podziêkowania

Badania finansowano z prac w³asnych Collegium Medi-
cum UJ.

 Kobiety  
Female  

Mê¿ czy� ni 
Male 

Razem 
Total 

Odpowied�  
Answer 

n % n % n % 
Mocna 
Potent 

3 37,5 1 20 4 30,8 

�rednia 
Average 

2 25 2 40 4 30,8 

S³aba 
Slight 

1 12,5 - - 1 7,6 

Brak/ 
None 

2 25 2 40 4 30,8 

 TABELA 4. Wra¿liwo�æ zêbów w trakcie i po
zabiegu.
TABLE 4. Teeth hypersensitivity before and after
treatment.
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ZAGADNIENIE TRANSPORTU
OBRAZU
ELEKTROMAGNETYCZNYM
SYGNA£EM W O�RODKU
ELEKTRYCZNIE CZYNNYM

MARIUSZ WÓJCIK

KATEDRA BIOMATERIA£ÓW,
WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ I CERAMIKI

AKADEMIA GÓRNICZO-HUTNICZA W KRAKOWIE

Streszczenie

W artykule przedstawiono pewne rozwa¿ania do-
tycz¹ce transportu obrazu w za pomoc¹ elektroma-
gnetycznego sygna³u rozwijaj¹cego siê w o�rodku
elektrycznie czynnym. Celem by³y teoretyczne rozwa-
¿ania pozwalaj¹ce uwidoczniæ zwi¹zki pomiêdzy im-
pulsem elektromagnetycznego a wywo³anym przez
niego transportem jonów we w³óknie nerwowym.
Aparat matematyczny pozwoli³ na uzyskanie pewnych
rozwi¹zañ zgodnych z eksperymentalnym podej�ciem
z znanym z literatury medycznej. Ten rodzaj analiz
umo¿liwia g³êbsze wnikniecie w strukturê geometrii
przep³ywu ³adunków elektrycznych w w³óknach prze-
wodz¹cych tak naturalnych jak i sztucznych kompo-
zytach.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),209-212]

Wstêp

Komórka nerwowa, czyli neuron, jest podstawow¹ jed-
nostk¹ morfologiczn¹ i czynno�ciow¹ uk³adu nerwowego.
Informacje przekazywane s¹ zakodowane w postaci zmian
potencja³u b³ony, które przesuwaj¹ siê na podobieñstwo fali
wzd³u¿ wypustek neuronu i s¹ przenoszone przez  synapsy
na inne komórki nerwowe. W przekazie informacji zasadni-
cz¹ role spe³niaj¹ wystêpuj¹ce w b³onie komórki nerwowej
kana³y jonowe, przez które jony potasu i sodu, wapnia i
chlorków oraz inne przep³ywaj¹ do i z komórki [1]. Autor w
artykule "Modelowanie transportu obrazu modyfikowanym
w³óknem polimerowym" [2] przedstawi³ zagadnienie prze-
niesienia sygna³u pr¹dowego wywo³anego transportem im-
pulsu elektromagnetycznego.
Znalezione pole pr¹du Maxwella wynika z uk³adu równañ:

PROBLEM OF AN IMAGE
TRANSPORTATION BY AN
ELECTROMAGNETIC SIGNAL IN
AN ELECTRICALLY ACTIVE
OBJECT

MARIUSZ WÓJCIK

BIOMATERIALS DEPARTMENT,
FACULTY OF MATERIALS SCIENCE AND CERAMICS

UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, CRACOW

Abstract

Discussion on image transportation using electro-
magnetic signal developing in electrically active ob-
ject was presented in paper. The theoretical consid-
erations allowing revealing connections between an
electromagnetic impulse and its effect on ions trans-
port in the nerve fibres was the main aim. The math-
ematical modelling allows obtaining some solutions
concordant with an experimental approach known from
the medical literature. Such analysis give a possibility
to penetrate into the geometry of the flow of electrical
charges in a natural as well as an artificial conductive
composites fibres.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),209-212]

Introduction

Neuron belongs to basic morphological and functional
units in the nerve system. Transmitted information is codes
in changing of the membrane cell potential that passes as
wave along neuron endings and next are transported by
synapses into others neurons. Ion channels at membrane
cell play the main role during information transportation
where potassium, sodium, calcium and chlorine ions flow
into cell and back [1]. Author considered the problem of the
transportation of the current signal that was caused by the
electromagnetic impulse in the article "Modelling of Image
Transportation Using Modified Polymers Fibres" [2].
The electromagnetic fields have been derived from the
Maxwell equations:

jrotH
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E
rotE

t

H
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¶

¶
=+
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¶
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where: 313:,, RRRjHE ®´ , are intensities of electric, magnetic
and the current fields (FIG.1). For adequate assumptions
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gdzie: 313:,, RRRjHE ®´ , s¹ natê¿eniami pól elektromagne-
tycznych i gêsto�ci pr¹du.
Autor przy odpowiednich za³o¿eniach rozwa¿a impuls po-
staci:

 )sin(),()( 3 nlkx txxxfxE
i

j+-+=    )sin(),()( 3 nlkx txxxgxH
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gdzie funkcje f, g  oznaczaj¹ rozmycie natê¿enia pola elek-
tromagnetycznego w kierunkach ortogonalnych do rozcho-
dzenia siê impulsu pola.

Modelowanie transportu obrazu
Spe³nienie przez takie pola równañ Maxwella prowadzi

do kolejnych równañ cz¹stkowych, hiperbolicznych, których
rozwi¹zania mog¹ podaæ kszta³t pola pr¹du na ekranie od-
biorczym, ortogonalnym do kierunku rozchodzenia siê im-
pulsu. Równania te maja postaæ:
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Poniewa¿ funkcja  f  zale¿y jedynie od wspó³rzêdnych prze-
strzennych, zatem gêsto�ci pr¹du mog¹ byæ jedynie funk-
cjami liniowymi czasu z wypisanymi wspó³czynnikami. Po-
niewa¿ jednak gêsto�æ pr¹du nie mo¿e silnie rosn¹æ czy
maleæ zatem odpowiednie wspó³czynniki s¹ zerami a sta³a
addytywna jest jedynie funkcj¹ zmiennych przestrzennych.
Dostajemy zatem z (2,3):
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gdzie:

0)(
211

=
¶

¶
+

¶

¶

¶

¶
-D

x

f

x

f

x
f (5)

0)(
212

=
¶

¶
+

¶

¶

¶

¶
-D

x

f

x

f

x
f

Pozosta³e zwi¹zki posiadaj¹ postaæ:
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oraz z powodu za³o¿onego identycznego rozmycia pól ma-
gnetycznych i elektrycznych w p³aszczy�nie ortogonalnej
do kierunku rozchodzenia siê impulsu,
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Rozwi¹¿emy obecnie równania (5). Dostaniemy:

)(),( 22

21

11

12

xB
x

f

x

f
xB

x

f

x

f
=

¶

¶
-

¶

¶
=

¶

¶
-

¶

¶
(8)

A wobec tego otrzymamy ostatecznie:
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A zatem funkcja  f  musi posiadaæ okre�lone w³asno�ci, za-
le¿eæ od sta³ych:

the author considered the impulse of the form:
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where functions f, g denote adequate distributions of the
electromagnetic fields on the orthogonal directions to the
direction of the move of the impulse.

Main results

Fulfilling of the Maxwell's equations by the electromag-
netic impulse lead to the another partial differential equa-
tions which can give us the formula of the current field on
the receiver. Receiver is orthogonal to the direction of the
move of the impulse. These equations have the form:
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Function f depends on space variables only and the densi-
ties of the current j are linear function of time with adequate
coefficients. We assume that adequate coefficients are equal
zero and the additive constant are functions of the space
variables because the current density can arise strongly as
well as be lower. Hence we have from (2,3):
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Other equations have the form:
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and because of an assumption about the identical disper-
sion of magnetic and electric fields of variables in the
orthogonal plane to the direction of the movement of the
electromagnetic impulse  hence we have:
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We solve now the equation (5). We have:
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and from this:
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¶
(9)

Therefore the function f  has adequate properties and it de-
pends on the two constant:

121 , Bxfconstxxconst -=+=

Hence the solution function f  has the form:

is an arbitrary function.
We write now the equality:

1

2

2

1

x

A

x

A

¶

¶
=

¶

¶
(10)

and:

33 )( jxA = (11)
(from the stationary of the component of the electrical cur-
rent).
Because of assumed homogeneous of the object we can
write: )()( 21 xAxA =  = A what gives us next equality:
From this we have:

)()()( 321 xhxxAxj ii ++= ,  i = 1,2,

RYS.1. Pola elektryczne i magnetyczne fali TEM
rozchodz¹cej siê w pró¿ni (z prawej) i w o�rodku
stratnym [ ].
FIG.1. Maxwell's fields of TEM (Transverse Electro-
Magnetic) wave in a vacuum (left) and lose object
(right) [ ]
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where  A(x)  is an arbitrary function.
We subtract the equation (6):

0
1

3

2

3 =
¶

¶
-

¶

¶

x

A

x

A
,

and from this:
Y++Y= ),()()( 3213 xhxxxj (12)

depends on the function  f, where: )sin()( 333 xAxh a= satisfies
the equations (5,6).

Let's see that the equality satisfies the functions
2,1),,()()( 21 =+= ixxBxhxj iii .

Considering equal rights of the variables, hence we can
write adequate components of the electrical current as:

),()()( 21 xxBxhxj +=

which leads to the form of the current:

consthxxBconstxj =++= ),()( 21  ,

where  B  is arbitrary function.
The last formula describes the sodium and potassium

potential of the ions both positive and negative alternatively
(considered in [1]) which conduct the electric current im-
pulse in the nerve fibre to the central body [4]. We will ana-
lyse the velocity field of these ions on the base of the conti-
nuity equation. We can see that we do not analyse the de-
pendence h (x) because we do not assume about e.g.
loserity of the electric conduit. These functions can be im-
portant for the description of the velocity of field element
flowing under the current into the main steering base.

We consider now the continuity equation:

   0)( =+
¶

¶
qvdiv

t

q
   or 0)( =+

¶

¶
jdiv

t

q
(13)

Therefore:

divj
t

q
-=

¶

¶
, j = qv

The last equation gives us the density of the ions in trans-
port of the impulse to the receiving set centre. The equation
requires additional conditions for finding all components of
the vector. The symmetry of helices can be the geometrical
conditions for the impulse transportation when fibres will
have the radial section symmetry (FIG.2). Because j is
known as a function of the variables therefore the bounded
solutions q of the continuity equation have singular points.
Therefore the function q(x,t)  will be the vibration (and a
relaxation) in our process.
Considering the technical possibilities for manufacturing of
symmetric polymer fibres composites modified with mag-

121 , Bxfconstxxconst -=+= .

A wobec tego rozwi¹zaniem problemu bêdzie funkcja:

jest dowoln¹ funkcj¹.
Zapiszmy jeszcze zwi¹zki:

1

2

2

1

x

A

x

A

¶

¶
=

¶

¶
(10)

oraz, wobec stacjonarno�ci pr¹du:

33 )( jxA = . (11)
Z racji homogeniczno�ci o�rodka musimy przyj¹æ

)()( 21 xAxA =  = A, co tworzy kolejny zwi¹zek:

0
21

=
¶

¶
-

¶

¶

x

A

x

A
(12)

sk¹d ostatecznie
)()()( 321 xhxxAxj ii ++=  ,  i = 1,2,

gdzie A(x) jest dowoln¹ funkcj¹.
Dostajemy po odjêciu stronami zale¿no�ci (6)
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3 =
¶
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¶

¶

x

A

x

A
,

sk¹d: Y++Y= ),()()( 3213 xhxxxj

zale¿y od funkcji  f,
gdzies )sin()( 333 xAxh a=  pe³nia równania (5,6).

Zauwa¿my, ¿e równo�ci spe³niaj¹ funkcjê

2,1),,()()( 21 =+= ixxBxhxj iii

Poniewa¿ za³o¿yli�my równoprawno�æ obu wspó³rzêdnych,
zatem mo¿emy sk³adowe odpowiedniego pr¹du zapisaæ w
postaci:

),()()( 21 xxBxhxj +=

co prowadzi do poprzednio uzasadnionej postaci:

consthxxBconstxj =++= ),()( 21 ,

gdzie  B  dowolna funkcja.
Ostatnia zale¿no�æ opisuje w³a�nie rozwa¿an¹ w [1] pom-
pê jonow¹, g³ównie jonów sodowych i potasowych  prowa-
dz¹cych w przewodzie nerwowym impuls elektryczny do
zespo³u centralnego. Jonów na przemian dodatnich i ujem-
nych [4]. Przeanalizujmy pole prêdko�ci tych jonów na pod-
stawie równania ci¹g³o�ci. Zauwa¿my, ¿e zale¿no�æ  h(x)
nie zosta³a w pracy analizowana z powodu konieczno�æ wy-
powiedzenia siê o np. stratno�ci przewodu, co nie jest za-
daniem powy¿szej pracy. Natomiast funkcje te stan¹ siê
wa¿ne dla okre�lenia pola prêdko�ci elementu przesuwa-
j¹cego siê pod wp³ywem pr¹du do o�rodka steruj¹cego.
Wypiszmy równanie ci¹g³o�ci:

0)( =+
¶

¶
qvdiv

t

q
   lub 0)( =+

¶

¶
jdiv

t

q
(13)

Dlatego: divj
t

q
-=

¶

¶
,   j = qv

Ostatnie równanie pozwala wyliczyæ pole gêsto�ci ³adunku
jonów w transporcie impulsu do centralnego o�rodka kodu-
j¹cego. Równanie skalarne wymaga dodatkowych warun-
ków dla uzyskania wszystkich sk³adowych wektora, a wiêc
geometrycznych warunków dla transportu impulsu. Geome-
trycznymi warunkami dla takiego impulsu mo¿e byæ na przy-
k³ad symetria wzglêdem pewnej helisy ko³owej (RYS.2), je�li
przewód bêdzie mia³ symetriê radialn¹ w przekrojach. Po-
niewa¿ wektor pr¹du j jest znany jako funkcja wspó³rzêd-
nych zatem ograniczone rozwi¹zanie q (x,t)  równania ci¹-
g³o�ci musi mieæ punkt osobliwy. Dlatego te¿ funkcja q(x,t)
bêdzie mia³a charakterystyczna wibracjê  i relaksacjê w opi-

RYS. 2.  Koncepcja
trajektorii impulsu
e l e k t r y c z n e g o
zwi¹zanej z symetri¹
helisy ko³owej.
FIG. 2. Conception of
the electrical impulse
trajectory according
to circle helices.
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sanym procesie transportu impulsu elektromagnetycznego.
Maj¹c na uwadze mo¿liwo�ci techniczne uzyskania kompo-
zytowych w³ókien polimerowych modyfikowanych dodatkami
o w³a�ciwo�ciach magnetycznych o tej¿e symetrii mo¿emy
postawiæ zagadnienie przesy³u impulsu przez takie w³ókno.
To zagadnienie bêdzie przedmiotem nastêpnych rozwa¿añ.

Wnioski

1. Zmienny w czasie impuls elektromagnetyczny w efekcie
doj�cia do ekranu daje nam stacjonarny obraz �ród³a �wie-
cenia. Pr¹d w kierunku rozchodzenia siê impulsu mo¿e s³ab-
n¹æ je¿eli wp³yw o�rodka oka¿e siê istotny i wówczas w
praktycznych rachunkach za³o¿enie o homogeniczno�ci
o�rodka bêdzie musia³o zostaæ przekonstruowane.
2. Pr¹dy w kierunkach ortogonalnych równie¿ s¹ stacjonar-
ne i mog¹ wywo³ywaæ ró¿nice potencja³ów na ekranie, pod-
kre�laj¹c w³asno�ci punktów o maksymalnych natê¿eniach.
3. Funkcje rozmywaj¹ce impuls punktowy maj¹ okre�lone
ograniczenia, niemniej moc ich zbioru jest dostatecznie du¿a
by przekazywaæ dobrze zarysowany sygna³ wstêpny. Dalsze
rachunki wymagaj¹ ju¿ okre�lonych w³asno�ci technologicz-
nych, dlatego nie bêdziemy uzyskanych zwi¹zków rozbudo-
wywaæ dalej. Wnioski te zale¿eæ ju¿ bêd¹ od �ci�le zarysowa-
nych warunków brzegowych oraz danych pomiarowych.

MIKROSTRUKTURA ORAZ
NAPRÊ¯ENIA W£ASNE
ODLEWANYCH STOMATOLOGICZ-
NYCH STOPÓW Ni-Cr

ADAM BRZEZIAK*, STANIS£AW J. SKRZYPEK*,
JANUSZ JURASZEK**

Streszczenie
W pracy przedstawiono wyniki badañ biozgodnych

materia³ów wykorzystywanych w protetyce dentystycz-
nej. Badania wykonano na stopach Ni-Cr o nazwach
handlowych Wiron, Remanium oraz Rodent.
Przeprowadzono identyfikacjê sk³adników mikrostruk-
tury na zg³adach metalograficznych, natomiast na po-
wierzchni bocznej próbek wykonano analizê fazow¹
oraz zmierzono powierzchniowy stan naprê¿eñ w³a-
snych. W tym celu zastosowano mikroskopiê �wietln¹,
dyfrakcyjn¹ analizê fazow¹ oraz dyfrakcyjn¹ metodê
sin2y. Wykonano badania metalograficzne materia³u.
Ocena stanu naprê¿enia warstwy powierzchniowej,
jak i analiza mikrostruktury stomatologicznych stopów
Ni-Cr wykorzystane bêd¹ do doboru parametrów od-
lewania i do prognozowania w³a�ciwo�ci z³¹cza me-
tal - pow³oka ceramiczna.

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),212-214]

Wstêp

Stopy Ni-Cr stanowi¹ du¿¹ grupê materia³ów wykorzy-
stywanych w protetyce dentystycznej na mostki, korony

netic additives we can consider the problem on impulse
transportation through such fibres. This problem will be dis-
cussed in the next paper.

Conclusion

1. The amplitude of the electromagnetic impulse depends
on the time and gives a stationary image of the electromag-
netic source. The electrical current in the movement direc-
tion of electromagnetic impulse can be weakening for real
conductor.
2. The currents for orthogonal direction are stationary too
and they can cause the potentials difference on the receiv-
ing centre underlining properties of the points with maximal
potentials.
3. The functions which weaken the impulse point have cer-
tain restrictions, however the initial power of the set impulse
can be adequate strong to show good synopsis of the sig-
nal. Others calculations need technological materials pa-
rameters.

MICROSTRUCTURE AND
RESIDUAL STRESSES OF
NICKEL-CHROMIUM DENTAL
ALLOY CASTINGS

ADAM BRZEZIAK*, STANIS£AW J. SKRZYPEK*,
JANUSZ JURASZEK**

Abstract
The paper presents results of studies on

biocompatible Ni-Cr high alloy materials used in pros-
thodontics. Investigations were carried out on Ni-Cr
alloys manufactured under the trade names Wiron,
Remanium and Rodent.
Metallographic examinations were performed on al-
loy cross sections, while on the side surface of the
specimens the phase analysis was made and the re-
sidual stresses was measured. These investigations
were carried out by means of optical microscope
equipped with digital camera, X-ray diffraction phase
analysis and X-ray diffraction sin2y method.
Estimation of the superficial residual stresses state,
as well as the analysis of microstructure of dental Ni-
Cr alloys, will be used for fitting casting parameters
and for modelling properties of ceramic to metal seals.

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),212-214]

Introduction

Ni-Cr alloys constitute a large group of materials used in
dental prosthetics for such applications as bridgeworks,

                                        References
[3] T.Morawski, W.Gwarek, Pola i fale elektromagnetyczne, Wy-
dawnictwa Naukowo-Techniczne, Warszawa, 1998.
[4] A.Longstaff, Instant Notes Neuroscience, PWN, 2002.

Pi�miennictwo

[1] W.Z.Traczyk, Fizjologia cz³owieka, Wydawnictwa Lekarskie,
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[2] M.Wojcik, "Modelowanie transportu obrazu modyfikowanymi
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Modelowanie Cybernetyczne Systemów Biologicznych, Kraków,
2005.
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dental crowns, dentures and other steel prosthetics con-
structions. These alloys are characterized by good
anticorrosive properties and by the ease of ceramic coating
process.

Examination method

Ni-Cr alloys applied in prosthodontics and manufactured
under the trade names Wiron 99, Remanium CSe, Rodent
were used as a study materials. The chemical composi-
tions of materials under investigation are presented in TA-
BLE 1. Casts were made using the lost-wax process. The
investigated samples took the shape of rectangular prisms
with dimensions of 10x20x1 millimeters. The side surface
of casted samples was ground, polished and subject to X-
ray diffraction studies. The phase analysis was performed
and the residual stresses were measured. The
metallographic examinations on specimens were executed
by means of optical microscope with digital camera. Speci-
mens used in metallographic investigations were treated
by 1% microetching HF solution.

Results

The microstructure was revealed by treating the speci-
mens with the microetching HF solution. After casting the
investigated alloys were similar with respect to structure [2]
and were characterised by the dendritic structure of phase
Ni(Me). The Wiron 99 alloy exhibits the most distinctive
dendritic microstructure. The microstructure of casted al-
loys is presented in the pictures below (FIG.1), based on
the example of Wiron 99 alloy.
Diffraction patterns after casting of investigation materials
are presented in FIG.2. In X-ray diffractions the step count-

zêbowe, wk³adki zêbowe, protezy [1]. Stopy te charaktery-
zuj¹ siê dobrymi w³asno�ciami antykorozyjnymi oraz ³atwo-
�ci¹ napalania ceramiki [2].

Metodyka badañ

Materia³ do badañ stanowi³y stopy Ni-Cr do uzupe³nieñ
protetycznych, o nazwach handlowych: Wiron 99, Rema-
nium CSe oraz Rodent. Sk³ad chemiczny badanych mate-
ria³ów przedstawiono w TABELI 1. Odlewanie przeprowa-
dzono metod¹ traconego wosku. Odlane próbki mia³y kszta³t
prostopad³o�cianów o wymiarach 10x20x1 mm. Powierzch-
niê boczn¹ próbek odlewanych szlifowano, polerowano i
poddano badaniom dyfrakcyjnym. Wykonano analizê fazo-
w¹ oraz zmierzono powierzchniowy stan naprê¿eñ w³asnych
(residual stress). Przeprowadzono równie¿ badania meta-
lograficzne, z wykorzystaniem mikroskopu optycznego wy-
posa¿onego w kamerê cyfrow¹. Zg³ady metalograficzne do
badañ mikroskopowych trawiono roztworem 1% kwasu HF.

Wyniki

Mikrostrukturê ujawniono przez trawienie zg³adów me-
talograficznych próbek roztworem kwasu fluorowodorowe-
go. Badane stopy po odlewaniu wykazywa³y miêdzy sob¹
podobieñstwo mikrostruktury [2] oraz charakteryzowa³y siê
dendrytyczn¹ struktur¹ fazy Ni(Me). Najbardziej charakte-
rystyczn¹ strukturê dendrytyczn¹ zauwa¿yæ mo¿na w przy-
padku stopu Wiron 99. Mikrostrukturê stopów po odlewa-
niu na przyk³adzie stopu Wiron 99 przedstawiono na zdjê-
ciach (RYS.1).
Zapisy dyfraktometryczne po odlewaniu badanych mate-
ria³ów przedstawiono na RYS.2. W badaniach dyfrakcyj-
nych zastosowano technikê krokowego zliczania impulsów
przy kroku k¹towym D2q=0,04°. Zapisy dyfraktometryczne
wykonano celem analizy fazowej oraz pomiaru naprê¿eñ
w³asnych. W celu pomiaru naprê¿eñ zastosowano metodê
sin2y [5] przy u¿yciu linii dyfrakcyjnej {311}, któr¹ rejestro-
wano w zakresie k¹towym 2q 108-113°. �rednie odkszta³-
cenie sieci krystalicznej e (fizyczn¹ szeroko�æ refleksu) ob-
liczono wg wzoru (1), za� energiê zmagazynowan¹ w for-
mie defektów sieciowych G ze wzoru (2) [6], a wyniki tych

Materia³ 

Alloy 
Ni Cr Mo Si Fe Al Ce Nb C Co B Mn 

Wiron 99 65 22.5 9.5 1 0.5 - 0.5 1 max 0.02 - - - 

Remanium CSe 61 26 11 1.5 < 1 < 1 < 1 - - < 1 - - 

Rodent 54.6 23.6 10.3 0.48 3.1 0.15 - - - 0.08 0.16 0.06 

 TABELA 1. Sk³ad chemiczny badanych
stomatologicznych stopów Ni-Cr [2, 3, 4].
TABLE 1. Chemical composition of the examined
Ni-Cr dental alloys [2, 3, 4].

RYS. 1. Mikrostruktura stomatologicznego stopu
Wiron 99 po odlewaniu.
FIG. 1. Microstructure of Wiron 99 dental alloy after
casting.

RYS. 2. Dyfraktogramy stomatologicznych stopów
Ni-Cr (l Co Ka).
FIG. 2. Diffraction patterns of Ni-Cr dental alloys
(l Co Ka).

Materia³ 
Material 

hkl 
dhkl 
[nm] 

ao [nm] qq [°°] bb [°°] ee 
G 

[MJ/m3] 

Wiron 99 311 0.10851 0.35989 55.59 0.93 0.00278 2.376 

Remanium CSe 311 0.10857 0.36009 55.55 0.85 0.00254 1.651 

Rodent 311 0.10861 0.36022 55.52 0.84 0.00252 1.996 

 TABELA 2. Wyniki pomiarów subtelnych cech
struktury przy u¿yciu analizy profilu linii
dyfrakcyjnej.
TABLE 2. Results of subtle structure features
measurements using the diffraction line profile
analysis.
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obliczeñ zestawiono w TABELi 2. Wyniki obliczeñ makro-
skopowych naprê¿eñ w³asnych dla n=0,28 zestawiono w
TABELI 3.

)1(
tan4 q

b
e = )2(2

2
3 EG e=

gdzie: e-�r. odkszta³cenie sieci, b-szeroko�æ refleksu, G-
energia zmagazynowana, E-modu³ Younga

Wnioski

Mikrostruktury badanych stopów wykazuj¹ podobieñ-
stwo, z charakterystycznymi pasmami dendrytów fazy
Ni(Me) o sieci A1 typu cF4.

�rednie odkszta³cenie sieci krystalicznej e, jak i energia
zmagazynowana w formie defektów sieciowych G, bada-
nych stopów po odlewaniu s¹ najwiêksze w przypadku sto-
pu Wiron 99, co ³¹czy siê z najwiêksz¹ ilo�ci¹ defektów sie-
ci krystalicznej. Najwiêkszy parametr komórki elementar-
nej zmierzono w stopie Rodent, co wi¹¿e siê z najwiêksz¹
ilo�ci¹ rozpuszczonych pierwiastków w sieci krystalicznej.
Warstwa powierzchniowa odlewanych p³ytek znajduje siê
pod wp³ywem silnych �ciskaj¹cych makroskopowych na-
prê¿eñ w³asnych pochodz¹cych od skurczu odlewniczego.

RUSZTOWANIA DO HODOWLI
TKANKOWYCH OTRZYMYWANE
Z NANO- I MIKROCZ¥STEK
POLIESTROWYCH

STANIS£AW SOSNOWSKI, STANIS£AW S£OMKOWSKI

CENTRUM BADAÑ MOLEKULARNYCH I MAKROMOLEKULARNYCH PAN
UL. SIENKIEWICZA 112, 90-363 £ÓD�

STASLOMK@BILBO.CBMM.LODZ.PL

[In¿ynieria Biomateria³ów, 47-53,(2005),214-216]

Na li�cie wymagañ stawianych materia³om na rusztowa-
nia stosowane w in¿ynierii tkankowej znajduj¹ siê nie tylko
biozgodno�æ i biodegradowalno�æ tych materia³ów do zwi¹z-
ków nieszkodliwych dla organizmu, lecz równie¿ odpowied-
nia morfologia umo¿liwiaj¹ca "wrastanie" zaszczepionych
komórek, transport substancji od¿ywczych do i usuwanie
niepo¿¹danych metabolitów z wnêtrza rusztowañ oraz nie-
zbêdne w³a�ciwo�ci mechaniczne. W ostatnich latach po-
jawi³y siê doniesienia o wytwarzaniu polimerowych ruszto-

ing pulse method was applied with the step size D2q=0.04°.
Diffraction patterns were recorded for the phase analysis
and measurement of the residual stresses. In order to meas-
ure stresses using the diffraction line {311} recorded in range
2q 108-113° the sin2y method [5] was applied. The average
strain of crystal lattice e (physical reflex width) was calcu-
lated according to formula (1) and the stored energy in the
form of lattice defect G according to formula (2) [6]. The
obtained results are presented in TABLE 2. Results of mac-
roscopic residual stresses for n=0.28 are given in TABLE 3.

)1(
tan4 q

b
e = )2(2

2
3 EG e=

where: e-average lattice strain , b-reflex width, G-stored
energy, E - Young modulus

Conclusion

The microstructures of investigated Ni-Cr dental alloys
show resemblance, having characteristic bands of dendrite's
phase Ni(Me) with A1 lattice type cF4.

The values of the average strain of crystal lattice e along
with the stored energy in form of lattice defects G of the
examined casted alloys are highest in the case of Wiron 99
alloy, which is due to the greatest number of crystal lattice
defects. The highest parameter value of a unit cell was
measured for the Rodent alloy, which is linked to the great-
est number of dissolved elements in the crystal lattice. The
superficial layer of casting plates is influenced by strong
compression residual stresses resulting from casting con-
traction.

SCAFFOLDS FOR CELL
CULTURES
PRODUCED FROM NANO- AND
MICROPARTICLES
STANISLAW SOSNOWSKI, STANISLAW SLOMKOWSKI

CENTER OF MOLECULAR AND MACROMOLECULAR STUDIES, POLISH

ACADEMY OF SCIENCES, SIENKIEWICZA 112, 90-363 LODZ

STASLOMK@BILBO.CBMM.LODZ.PL

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),214-216]

List of requirements concerning materials for scaffolds
for tissue engineering includes not only their biocompatibility,
biodegradability to not harmful degradation products but also
proper morphology allowing in-growth of inoculated cells,
transport of nutrients in and removal of unwanted
metabolites as well as appropriate mechanical properties.
Recently, there were reports on fabrication of polymeric
scaffolds by sintering poly(L,L-lactide-co-glycolide)
microspheres [1,2]. The obtained materials were amorphous

Materia³ 

Material 
E [GPa] sN [MPa] s1,3 [MPa] 

Wiron 99 205 -801
±77

 -138 

Remanium CSe 170 -799
±84

 118 

Rodent 170 -948
±117

 -61 

 TABELA 3. Wyniki obliczeñ odlewniczych
makroskopowych naprê¿eñ w³asnych (n=0,28).
TABLE 3. Results of casting residual stresses
(n=0.28).

Pi�miennictwo
[1] Na³êcz M.: Biomateria³y. Biocybernetyka i in¿ynieria biomedycz-
na 2000, tom 4, Warszawa 2003.
[2] Richert M., Orlicki R.: Structure of metal to ceramic seals in
porcelain coating alloys. Biomaterials Engineering, 38-43, (2004),
pp. 114-117.
[3] www.bego.com
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and contained predominantly pores suitable for accommo-
dation of isolated cells (size of the pores was similar to di-
mensions of bone-producing cells - osteoblasts). In this
paper we report on fabrication of polymeric scaffolds by a
new method that consists on sintering a mixture of poly(L,L-
lactide-co-glycolide) microspheres, poly(L,L-lactide)
microparticles with irregular shape, and NaCl particles fol-
lowed by salt leaching. We wanted also to establish the
dependence of mechanical properties and porosity (pore
distribution) on composition of the mixture used for scaf-
folds preparation.

Formation of particles - building blocks
for making scaffolds

Synthesis of poly(L,L-lactide) (PLLA) was carried on
in dry 1,4-dioxane by pseudo-anionic polymerization of L,L-
lactide (Boeringer-Ingelheim) initiated with
diethylethoxyaluminum. Synthesized polymer was precipi-
tated into cold methanol and dried in vacuum. Crude poly-
mer was dissolved in methylene chloride. Aluminum deriva-
tives introduced during initiation were removed by shaking
the solution with 0.1 N HCl. Thereafter, the polymer solu-
tion was neutralized by shaking with 0.1 N solution of
NaHCO3. Then, the poly(L,L-lactide) solution was washed
several times with distilled water. Eventually, the polymer
was purified by twice repeated precipitation into cold metha-
nol and dried under vacuum. Synthesis yielded poly(L,L-
lactide) with Mn=27000 and Mw/Mn=1.42.
Poly(L-lactic acid-co-glycolic acid) (PLGA) (Resomer
504H supplied by Boeringer-Ingelheim, Germany) and so-
dium chloride (analytical grade, POCh, Poland - fraction with
size from 50 to 400 µm) were used was used as received.
PLLA particles were obtained by dialysis of 2.5% (w/v)
solution of poly(L,L-lactide) in acetonitrile against distilled
water. SERVA Spectra/Por® 6 dialysis tubing, MWCO 1000,
d=11.5 mm was used as dialysis bag. The obtained highly
crystalline particles were composed of aggregates of par-
tially exfoliated lamellae. Their shapes were irregular and
typical dimensions were from a few to ca 50 mm.
PLGA microspheres were obtained by dialysis in the same
way as PLLA particles. Obtained microspheres had number
average diameter (Dn) and diameter polydispersity factor
(Dw/Dn) equal 420 nm and 2.5, respectively.

Formation of polyester scaffolds

Scaffolds with shape of porous cylinders with diameter 6
mm and 3 mm height were obtained by particle sintering -
salt leaching technique. Required amounts of PLLA, PLGA
and NaCl were mixed using an oscillating shaker. Samples
of the mixture were placed in a mould with cylindrical cavity
and pressed at 70°C under pressure equal 10 MPa for the
required time (from 6 to 24 hours). Thereafter, the scaffolds
were placed in a large amount of distilled water with pur-
pose to wash out NaCl. Water was changed after 2, 4, 8,
24, 32 hours. Obtained scaffolds were dried for 24 hours in
air and for 8 hours under vacuum at room temperature.

Selected properties of the scaffolds

Total porosity of the scaffolds was estimated taking for
calculations measured geometrical dimensions and weight
of samples before and after NaCl leaching. For of polymers
the value 1.24 g·cm-3 was taken. Density of NaCl equals
2.17 g·cm-3.  For scaffolds with initial NaCl weight fraction
equal 80.3% the measured total porosity was equal 74%. It
has to be noted that porosity due to very large pores formed

wañ na drodze zgrzewania mikrosfer poli(L,L-laktyd-co-gli-
kolid) [1,2]. Otrzymywane materia³y by³y amorficzne i za-
wiera³y wy³¹cznie pory o wymiarach zbli¿onych do wymia-
rów komórek ko�ciotwótczych - osteoblastów. W tej pracy
omówimy nowy sposób wytwarzania rusztowañ polegaj¹cy
na zgrzewaniu mieszaniny mikrosfer poli(L,L-laktyd-co-gli-
kolid), mikrocz¹stek poli(L,L-laktydowych) o nieregularnych
kszta³tach oraz kryszta³ków NaCl a nastêpnie na wymywa-
niu cz¹stek soli. Zamiarem naszym jest okre�lenie zale¿-
no�ci miêdzy w³a�ciwo�ciami mechanicznymi oraz porowa-
to�ci¹ rusztowañ (w tym rozk³adem wielko�ci porów) a sk³a-
dem mieszaniny stosowanej do wytwarzania rusztowañ.

Otrzymywanie mikrocz¹stek -
elementów rusztowañ

Poli(L,L-laktyd) (PLLA) otrzymano na drodze pseudo-
anionowej polimeryzacji L,L-laktydu (Boeringer-Ingelheim)
inicjowanej dietyloetoksyglinem, prowadzonej w suchym
1,4-dioksanie. Syntetyzowany polimer wytr¹cano do zim-
nego metanolu i suszono w pró¿ni. Surowy polimer roz-
puszczano w chlorku metylenu. Zanieczyszczenia zwi¹z-
kami glinu wprowadzanymi podczas inicjowania usuwano
wytrz¹saj¹c roztwór polimeru z 0,1 N HCl. Nastêpnie roz-
twór polimeru zobojêtniano przemywaj¹c do 0,1 N roztwo-
rem NaHCO3. W kolejnym etapie przemywano go kilkakrot-
nie wod¹ destylowan¹. W koncu polimer dwukrotnie wytr¹-
cano do zimnego metanolu i suszono w pró¿ni. Otrzymano
polimer o Mn=27000 i Mw/Mn=1,42
Poli(L,L-laktyd-co-glikolid) (PLGA) (Resomer 504H z fir-
my Boeringer-Ingelheim, Niemcy) oraz chlorek sodu (cz.d.a.,
POCh, Polska - frakcja o wielko�ci cz¹stek w zakresie od
50 do 400 mm) stosowano bez dalszego oczyszczania.
Mikrocz¹stki PLLA otrzymywano na drodze dializy 2,5 %
(w/o) roztworu poli(L,L-laktydu) w acetonitrylu prowadzo-
nej wobec wody. Do dializy u¿yto membrany SERVA Spec-
tra/Por® 6, MWCO 1000, w formie rur o �rednicy d=11,5
mm. Otrzymywane cz¹stki o wysokim stopniu krystaliczno-
�ci sk³ada³y siê z agregatów czê�ciowo rozwarstwionych
lameli. Cz¹stki mia³y nieregularne kszta³ty. Ich typowe wy-
miary wynosi³y oko³o 50 mm.
Mikrosfery PLGA otrzymywano na drodze dializy w ten
sam sposób jak cz¹stki PLLA. Liczbowo �rednia �rednica
otrzymywanych cz¹stek (Dn) wynosi³a 420 nm a wspó³czyn-
nik polidyspersji �rednic (Dw/Dn) by³ równy 2,5.

Wytwarzanie rusztowañ poliestrowych

Rusztowania bêd¹ce porowatymi cylindrami o �rednicy
6 mm i wysoko�ci 3 mm otrzymywano metod¹ zgrzewania
sk³adników i wymywania NaCl. Odpowiednie ilo�ci PLLA,
PLGA i NaCl mieszano stosuj¹c wytrz¹sarkê oscylacyjn¹.
Nastêpnie mieszaninê umieszczano w formie nadajacej
próbce kszta³t cylindra i poddawano prasowaniu w tempe-
raturze 70°C pod ci�nieniem 10 MPa przez czas od 6 do 24
godzin. Nastêpnie próbki umieszczano w du¿ej ilo�ci de-
stylowanej wody i wymywano z nich NaCl. Wodê zmienia-
no po 2, 4, 8, 24 i 32 godzinach. Otrzymywane rusztowania
suszono w temperaturze pokojowej przez 24 godziny na
powietrzu, a nastêpnie przez 8 godzin pod pró¿ni¹.

Niektóre w³a�ciwo�ci rusztowañ

Ca³kowit¹ porowato�æ rusztowañ oszacowano bior¹c
pod uwagê oznaczone wymiary próbek, wagê przed i po
wymywaniu NaCl, oraz gêsto�ci materia³ów stosowanych
do ich wytwarzania. Przyjêto, ¿e gêsto�æ polimerów wynosi
1,24 g·cm-3 a gêsto�æ NaCl 2,17 g·cm-3. W przypadku rusz-
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by leaching NaCl (volume fraction of NaCl in the salt - poly-
mer mixture) was equal 70%. Thus, the large pores (with
dimensions of salt grains from 50 to 400 µm) constituted ca
95% of the total porosity. For the remaining 6% were re-
sponsible meso- and macropores in the walls of the large
pores.
Meso- and macroporosity (in a range from 2 to 250 nm)
of the scaffolds was determined using Accelerated Surface
Area and Porosimetry system (ASAP 2405N, Micromeritics,
USA). Measurements were based on N2 adsorption. FIG.2
illustrates distribution of meso- and macropores in scaffolds
obtained from the PLLA (14.5 wt%), PLGA (1.7 wt%) and
NaCl (83.8 wt%) mixture.
Mechanical properties of the scaffolds were determined
using an Instron 5582 Testing Machine. Scaffolds were com-
pressed with a rate equal 0.1 mm/min. FIG.3 illustrates re-
lation between load applied to the scaffold and its contrac-
tion. Point marked by an arrow corresponds to the load at
which the scaffold begins to disintegrate. For scaffold with
PGLA content equal 10 wt.% and porosity due large pores
(formed by NaCl leaching) equal 75 wt% the load at which
the scaffold did fail was 2.3 N.

Results of preliminary studies indicate that osteoblasts
are able to produce fibrinogen in the scaffolds.
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towañ otrzymanych z próbek o pocz¹tkowej zawarto�ci wa-
gowej NaCl równej 80,3% ca³kowita porowato�æ wynosi³a
74%. Nale¿y zaznaczyæ, ¿e porowato�æ odpowiadaj¹ca wy-
myciu NaCl by³a równa 70%. Tak, wiêc du¿e pory, których
wymiary odpowiada³y wielko�ci cz¹stek NaCl stanowi³y oko-
³o 95% porowato�ci ca³kowitej. Pozosta³ych 6% porowato-
�ci odpowiada³o mezo i makroporom w polimerze tworz¹-
cym �cianki du¿ych porów.
Mezo- i makroporowato�æ (w zakresie od 2 do 250 nm)
rusztowañ okre�lono stosuj¹c uk³ad Accelerated Surface
Area and Porosimetry System (ASAP 2405N, Micromeri-
tics, USA). Pomiary polega³y na wyznaczeniu adsorpcji N2
przez badane próbki. Na RYS.2 przedstawiono rozk³ad po-
rów w rusztowaniach otrzymanych z mieszaniny: PLLA (14,5
wt%), PLGA (1.7 wt%) i NaCl (83,8 wt%).
W³a�ciwo�ci mechaniczne rusztowañ okre�lono stosu-
j¹c Instron 5582 Testing Machine. Rusztowania poddawa-
no �ciskaniu z szybko�ci¹ 0,1 mm/min. Na RYS.3 przed-
stawiono zale¿no�æ miêdzy si³¹ nacisku a zmniejszeniem
siê wysoko�ci rusztowania. Punkt zaznaczony strza³k¹ od-
powiada warto�ci przy³o¿onej si³y, przy której rusztowanie
zaczyna ulegaæ zniszczeniu. W przypadku rusztowania o
zawarto�ci PLGA równej 10% i porowato�ci odpowiadaj¹-
cej du¿ym porom (utworzonym wskutek wymycia cz¹stek
NaCl) równej 75% si³a nacisku, przy której nastêpowa³o
zniszczenie rusztowania wynosi³a 2,3 N.

Wyniki wstêpnych badañ wykaza³y, ¿e osteoblasty wpro-
wadzone do opisanych rusztowañ s¹ zdolne do wytwarza-
nia fibrynogenu.

Podziêkowania
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RYS. 3. Zale¿no�æ miêdzy si³a nacisku i
zmniejszeniem wysoko�ci rusztowania PLLA/
PLGA.
FIG. 3. Relation between load and contraction of
the PLLA/PLGA scaffold with 10 wt% of PLGA
content.

RYS. 2. Rozk³ad wielko�ci mezo and makroporów
w rusztowaniach PLLA/PLGA zawieraj¹cych 10
wt% PLGA..
FIG. 2. Distribution of meso and macropores in
PLLA/PLGA scaffolds with 10 wt% PLGA content.

a) b) 

RYS. 1. Obraz rusztowania PLLA/PLGA o
zawarto�ci PLGA równej 30%: a) SEM, 50x; b)
SEM, 500x.
FIG. 1. Microphotograph of PLLA/PLGA scaffold
with PLGA content equal 30%: a) SEM, 50x; b)
SEM, 500x.
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Wstêp

Ankyloza stawów skroniowo-¿uchwowych (SS¯) jest
przewlek³ym schorzeniem, w przebiegu  którego dochodzi
do zrostu kostnego miêdzy wyrostkiem k³ykciowym ¿uchwy
a panewk¹ stawow¹ ko�ci skroniowej [4]. Choroba ta wy-
stêpuje w wyniku przebytych urazów okolicy stawów skro-
niowo-¿uchwowych lub w wyniku tocz¹cych siê w stawach
patologicznych procesów zapalnych. Mo¿e wyst¹piæ u dzieci
jak i osób doros³ych. Szczególnie w pierwszym przypadku
ma dramatyczny przebieg ze wzglêdu na zahamowanie
rozwoju ¿uchwy, czego wynikiem s¹ deformacje twarzy i
zaburzenia podstawowych funkcji fizjologicznych takich jak
oddychanie czy po³ykanie. Ankylozê SS¯ leczy siê chirur-
gicznie i jest to metoda z wyboru [3]. Techniki operacyjne
s¹ zró¿nicowane. Pocz¹wszy od przeciêcia zrostu kostne-
go i przeszczepienia miêdzy odciête fragmenty chrz¹stki
lub powiêzi, do ca³kowitego zast¹pienia stawu przez prote-
zê[3]. Protezy stawów mog¹ byæ jednoczê�ciowe lub dwu-
czê�ciowe. Protezy jednoczê�ciowe zastêpuj¹ wyrostek
k³ykciowy lub panewkê stawow¹, protezy dwuczê�ciowe
sk³adaj¹ siê z obydwu tych elementów [5]. Zastosowana w
naszym przypadku proteza  wyrostka k³ykciowego ¿uchwy
posiada³a powierzchniê stawow¹ zbli¿on¹ do powierzchni
anatomicznej wyrostka k³ykciowego ¿uchwy osoby doros³ej.

Cel pracy

Celem pracy by³a ocena leczenia ankylozy stawów skro-
niowo-¿uchwowych z zastosowaniem protezy wyrostka k³yk-
ciowego.

Materia³ i metody

W  I Katedrze i Klinice Chirurgii Szczêkowo-Twarzowej
w Zabrzu leczono 64 letni¹ pacjentkê z powodu ankylozy
stawu skroniowo-¿uchwowego po stronie lewej. Pacjentka
ta zg³osi³a siê do leczenia z powodu znacznego ogranicze-
nia odwodzenia ¿uchwy, co utrudnia³o mowê i  przyjmowa-
nie posi³ków. Nie porusza³a siê o w³asnych si³ach. Od 25 lat
chorowa³a z powodu przewlek³ego uogólnionego go�æca
stawowego powoduj¹cego zniekszta³cenie stawów koñczyn
dolnych i górnych. Badaniem klinicznym stwierdzono znacz-
ne unieruchomienie ¿uchwy. Odwodzenie ¿uchwy ograni-
cza³o siê do 0,8 mm, a ruchy boczne i wysuwania by³y ca³-
kowicie nieobecne. Badanie radiologiczne rtg pantomogra-
ficzne i TK stawów skroniowo-¿uchwowych wykaza³y za-
cienienie w okolicy lewego stawu skroniowo-¿uchwowego,
lite, z ca³kowitym zamkniêciem szpary stawowej, co mog³o
�wiadczyæ o obecno�ci monobloku kostnego w okolicy le-
wego stawu skroniowo-¿uchwowego. Obraz kliniczny i ra-
diologiczny przemawia³ za ankyloz¹ lewego stawu skronio-

ALLOPLASTIC PROSTHESIS
OF MANDIBLE CONDYLE IN
TREATMENT OF
TEMPOROMANDIBULAR JOINT
ANKYLOSIS

CIE�LIK T., ADWENT M., CIE�LIK-BIELECKA A.

I DEPARTMENT AND CLINIC OF ORAL AND MAXILLOFACIAL

SURGERY OF SILESIAN MEDICAL ACADEMY, ZABRZE

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),217-218]

Introduction

The term temporomandibular joint ankylose (TMJ)_ re-
fers to the bone or fibrous adhesion of anatomic joint struc-
tures [4]. Trauma or chronic infections are the main causes
of ankylosis. It can occurs in children and adults. Early TMJ
ankylosis in children deterrent  mandibule  growth resulting
in facial deformity and physiological dysfunctions. Treatment
method of choice is the surgery [3].  The treatment requires
removal of sufficient amount of bone to allow for free move-
ments with grafting the fascia or cartilage between the bone
structures to prevent reankylosis. Or in severe cases com-
plete TMJ replace with prosthesis is necessary [3]. TMJ
prostheses replace glenoid fosse, condyle or complete joint
[5]. In our case of TMJ ankylosis we used mandible con-
dyle prosthesis with the anatomic like condyle shape.

Aim of the study

The aim of the study was the evaluation of treatment of
TMJ ankylosis with replacing the joint with condyle prosthe-
sis.

Material and method

A 64 years old woman was treated in the I Department
of Maxillofacial Surgery  in Zabrze.  Because of limited mouth
opening she had a  problems with eating and talking. She
had a chronic autoimmunological panarthritis from 25 years.
The changes in the joints were so advanced that she could
not walk and required constant nursing help. Physical ex-
amination reveled limited mandible motion and mouth open-
ing 0,8 mm. Radiological examination and CT scanning
reveled left TMJ ankylosis. The patient was qualified to the
surgery to replace the left mandible condyle with prosthe-
sis. After performing retromandibular incision and tissue
dissection left ankylotic TMJ was exposed. Mandible move-
ments despite of muscles relaxation was only 0,8 mm. The
mandible condyle was cut off and removed with the ankylo-
tic bone block. Glenoid fosse was reshaped . The condyle
prosthesis was placed in the fosse and fix to the mandible
ramus with the screws. The passive mandible movements
were 30 mm. After the surgery occlusal splints were pre-
pared to keep the proper occlusion  and to performed ac-
tive and passive functional therapy.  1 month after surgery
mouth opening was 2,1 mm and according to patient rela-
tion was increasing. The pain of TMJ  was not present.

Results and discussion

Surgery of TMJ ankylosis is the method of choice. Deci-
sion of using autogenous material or alloplastic material
depends of ankylosis etiology. Traumatic changes can be
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treated with autogenous fascia, chondral or costo-chondral
grafts [1,2]. In case of ankylotic changes after infections
reankylosis after autogenous graft is probable. Replacement
of the joint with prosthesis provide long term treatment re-
sults. In our case after condylectomy and placement of the
condyle prosthesis mouth opening was 2,1 mm. According
to some authors using of condyle prosthesis alone may
cause fracture of article fosse [5]. In our case there was no
such  a thread. TMJ ankylosis caused that article fosse was
build of strong dense bone and the head of condyle pros-
thesis that we used provide large surface of contact with
the bone. The short term observation confirmed good treat-
ment results of TMJ ankylosis with alloplastic condyle pros-
thesis.
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wo-¿uchwowego. Pacjentka zosta³a zakwalifikowana do
leczenia operacyjnego. Wykonano zabieg operacyjny. Z
ciêcia okalaj¹cego k¹t ¿uchwy dotarto do okolicy lewego
SS¯. Stwierdzono obecno�æ litego bloku kostnego  hamu-
j¹cego ruchy ¿uchwy. Odwodzenie pomimo zwiotczenia
miê�ni nadal wynosi³o 0,8 mm. Odciêto wyrostek k³ykciowy
¿uchwy u podstawy szyjki i wypreparowano usuwaj¹c go
wraz z blokiem kostnym. Nastêpnie wyg³adzono powierzch-
niê stawow¹ ko�ci skroniowej usuwaj¹c e wyro�la kostne,
formuj¹c now¹ panewkê. W  tak przygotowane ³o¿e kostne
wprowadzono protezê wyrostka k³ykciowego i ustabilizowa-
no j¹ do ga³êzi ¿uchwy za pomoc¹ tytanowych �rub. Po
stabilnym zespoleniu protezy stawowej  z ga³êzi¹ ¿uchwy
odwodzenie wynosi³o 30 mm. Ranê po wyprowadzeniu na
zewn¹trz drena¿u ss¹cego szczelnie zamkniêto. Po zabie-
gu pobrano wyciski i wykonano p³yty zgryzowe dla ustawie-
nia prawid³owego zwarcia ³uków zêbowych. Zastosowano
aktywn¹ mechanoterapiê celem æwiczenia odwodzenia ¿u-
chwy. Podczas kontroli  1 miesi¹c po zabiegu odwodzenie
¿uchwy wynosi³o 2,1 mm i wed³ug relacji pacjentki sukce-
sywnie siê zwiêksza. Nie podawa³a dolegliwo�ci bólowych
w stawach skroniowo-¿uchwowych.

Omówienie wyników i dyskusja

Chirurgiczne leczenie ankylozy stawów skroniowo-¿u-
chwowych jest metod¹ z wyboru. Zastosowanie materia³u
autogennego lub allogennego zale¿y od etiologii powsta-
nia ankylozy. W przypadku pourazowych zrostów kostnych
stawów skroniowo-¿uchwowych mo¿na zastosowaæ prze-
szczepy powiêziowe, chrzêstne lub chrzêstno-kostne, ocze-
kuj¹c dobrych wyników leczenia[1,2].  W przypadku wyst¹-
pienia zmian pozapalnych zastosowanie materia³u w³asne-
go pacjenta jest ryzykowne ze wzglêdu na du¿e prawdopo-
dobieñstwo nawrotu choroby. Zast¹pienie skostnia³ego sta-
wu  protez¹ jest metod¹ leczenia, która zapewnia d³ugo-
trwa³y efekt terapeutyczne. U¿ycie przez nas protezy wy-
rostka k³ykciowego pozwoli³o na osi¹gniêcie odwodzenia
¿uchwy do 2,1 mm, ju¿ 1 miesi¹c po zabiegu, podczas gdy
przez 2 lata nie by³o wiêksze ni¿ 0,8mm.  Niektórzy autorzy
uwa¿aj¹, ¿e zastosowanie wy³¹cznie protezy wyrostka k³yk-
ciowego, bez sztucznej panewki mo¿e powodowaæ z³ama-
nie lub perforacjê ko�ci skroniowej [5]. Wydaje siê jednak,
¿e w analizowanym przez nas przypadku takie zagro¿enie
nie wystêpuje. Ankyloza stawu spowodowa³a, ¿e okolica
panewki stawowej by³a zbudowana z twardej zbitej ko�ci, a
kszta³t g³owy protezy wyrostka k³ykciowego, któr¹ zastoso-
wali�my, zapewnia³ du¿¹ powierzchniê kontaktu z ko�ci¹.
Ze wstêpnych obserwacji leczenia mo¿na wysun¹æ wnio-
sek, ¿e proteza wyrostka k³ykciowego mo¿e byæ z powo-
dzeniem zastosowana w skrajnych przypadkach ankylozy
stawów skroniowo-¿uchwowych.
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Wstêp

Kopolimery laktydu i glikolidu obecne s¹ w medycynie
od lat sze�ædziesi¹tych XX wieku. Wytwarzano z nich miê-
dzy innymi nici chirurgiczne. Znalaz³y równie¿ znalaz³y w
chirurgii szczêkowo-twarzowe jako elementy stabilizuj¹ce
z³amania ko�ci twarzoczaszki. Szczególnie chêtnie wyko-
rzystywane s¹ przez chirurgów w leczeniu z³amañ i wad
rozwojowych u dzieci. W³a�ciwo�ci termoplastyczne kopo-
limerów PGLA umo¿liwiaj¹ ich dowolne formowanie, co
pozwala na dostosowanie kszta³tu elementów zespalaj¹-
cych do panuj¹cych warunków anatomicznych [4]. Stop-
niowa resorbcja polimerów z równoczesnym zastêpowaniem
wszczepu tkank¹ kostn¹ wyklucza konieczno�æ ponowne-
go zabiegu operacyjnego zwi¹zanego z ich usuniêciem.
Elementy zespalaj¹ce wykonane z metalu s¹ czê�ciej sto-
sowane, jednak  mog¹ wywo³aæ szereg niekorzystnych re-
akcji zwi¹zanych z ich korozj¹, aktywno�ci¹ elektryczn¹ i
magnetyczn¹ a tak¿e ró¿nic¹ parametrów mechanicznych
miêdzy ko�ci¹ a metalem [5], co sprawia ¿e wielu autorów
zaleca ich usuniêcie po uzyskaniu zrostu kostnego [1,3]
Wi¹¿e siê to z konieczno�ci¹ przeprowadzenia kolejnego
zabiegu operacyjnego. Polimery w chirurgii szczêkowo-twa-
rzowej stosowane s¹ tak¿e jako szkielet do odbudowy no-
wej tkanki kostnej w przypadkach, w których wa¿ne jest
zachowanie kszta³tu i wysoko�ci odbudowywanej ko�ci. Aby
jednak ta funkcja mog³a byæ w³a�ciwie zrealizowana koniecz-
na jest �cis³a kontrola czasu resorpcji oraz dostosowanie
tego czasu do  szybko�ci tworzenia nowej tkanki. Dlatego
prowadzone s¹ badania maj¹ce na celu uzyskanie mate-
ria³u o du¿ej biozgodno�ci, dobrych w³a�ciwo�ciach mecha-
nicznych, który ulega³by biodegradacji [2,6]. Materia³ami
spe³niaj¹cymi powy¿sze wymagania s¹ polimery kwasu
mlekowego .

Materia³ i metody

Wykonano badania do�wiadczalne czystego kopolime-
ru  laktydu i glikolidu PGLA na 30 królikach nowozelandz-
kich, za zgod¹ Komisji Bioetycznej przy �l¹skiej Akademii
Medycznej w Katowicach. Zwierzêta operowano i przecho-
wywano w Centralnej Zwierzêtarni �l¹skiej Akademii Me-
dycznej w Katowicach. Po znieczuleniu nacinano skórê w
okolicy pod¿uchwowej po stronie lewej i docierano do trzo-
nu ¿uchwy. Wiert³em o �rednicy 2,9 mm wykonywano ka-
na³ na dolnej krawêdzi trzonu ¿uchwy poni¿ej zêba siecz-
nego. W tak przygotowane ³o¿e wprowadzano badany wsz-
czep z kopolimeru laktydu i glikolidu, w kszta³cie walca o
�rednicy 3 mm. Rany zaszywano. Nastêpnie z ciêcia skór-
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Introduction

Lacide and glycolide polymers  were used in meicine
from the sixties of XX century as a material for surgery su-
ture. Biocompatybility of polymers as well as gradual
resorption increased its value. Within the time polymers were
used as a fixation elements in bone fractures in maxillofa-
cial surgery. Especially in bone surgery in children. Ther-
moplastic properties of polymers allows to form its shape to
the bone curves [4]. Gradual resorbtion with simultaneous
bone ingrowth eliminate necessity of another surgery for
plate and screws removal. The metallic fixation elements
are more popular however may cause a lot of unneeded
reactions compared with corrosion, electrical and magnetic
activity, and difference with bone and metal elasticy [5].
That's why some authors advice to remove fixation elements
after bone healing [1,3]. This require another surgery. PGLA
polymers are also used in bone regeneration, where it is
important to preserved initial bone volume and high. To
achieve this process exact control of the time of polymer
resorbtion and  its synchronisation with new bone ingrowth
is necessary. That's why experimental studies are being
performed to achieve resorbable material of good mechani-
cal properties [2].

Material and methods

The experimental study was performed on  30 New Zea-
land white rabbits of both sex with weight between 3500-
4000 g. All animals  received atropine and xylazine pre-
medication, and then were anaesthetized with ketamine.
Additionally tissues surrounding the operation area were
injected with lidocaine.  In the first stage of surgery  after
incision over the left mandible corpus, inferior ridge of man-
dible was exposed. The canal in the bone was made with
3,2 mm diameter bur. The size of  PGLA+CF implants was
3,2 mm in diameter,  high corresponding with the depth of
the prepared canal. Implants were placed into the prepared
canals. The wound were then sutured. Additionaly implants
were placed in the muscles and subcutaneous tissue of the
back. The animals were divided into 7 groups: 4 animals , 2
males and 2 females. The control periods were marked af-
ter 1,2,3,6,12,24. Radiological and pathological study were
performed. Kidneys and leaver were also examined.
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Clinical evaluation

In the postoperative period animals were steady, all
wounds were healed before 10-14 days. Animals succes-
sively increased its weight.

Radiological evaluation
After 7 days bone defect corresponded with implant size.

Within the time the defect was getting irregular with signs of
mineralization and after 24 weeks it was filled with
mineralizated tissue what was visible as a circle-like shadow
[FIG.1].

Pathological evaluation
Microscopic evaluation until 14 days revealed young fi-

brous tissue filling the bone hole, with the traces of active
bone regeneration. There were multiple unmature bone
trabecules surrounded by osteoblasts and  also dead bone
fragments with osteoclasts. Later on the 3 and 6 week  im-
plant was surrounded by the bone. In the deeper parts of
the canal bone trabecules had an osteogenetic activity. Af-
ter 12 weeks implantation canal was completely filled with
the mature bone. After 24 weeks lines of fibrous tissue were
crossed by the lines of polymer. There were foreign body
inflammation cells with slight inflammatory responce. There
were also local traces of osteogenetic activity.
In the subcutaneous tissue implant was covered by the thin
fibrous capsule. In the 3-6 week capsule was getting thicker
and there were no trace of inflammatory response. The simi-
lar picture was after 12 weeks.  In the 24 week from the wall
of the capsule to the implant lines of connective tissue were
ingrowing, creating  sieve like structure with parts of poly-
mer. There was slight inflammatory effusion.
Observation of the muscles were similar to the subcutane-
ous tissue. In the early postoperative period there was young
fibrous connective tissue with big numbers of blood ves-
sels. Later begin to appear collagen fibers, and after 3 week
implant was surrounded with think connective capsule. Af-
ter 24 weeks similarly to the subcutaneous tissue lines of
fibrous tissue begin to ingrowth to the implant creating sieve
like structure.
There was no visible changes in the microscopic examina-
tion of  kidneys and leaver.
The following researches revealed that degradation of  PGLA
copolymers begin after 3 weeks and after 24 weeks there
are steal fragments of the polymers in the body. The prod-
ucts of polymer degradation did not induce local or general
pathological changes

nego na grzbiecie preparuj¹c tkanki  docierano do miê�nia
prostego grzbietu, w którym po wytworzeniu kieszeni
umieszczano fragment badanego wszczepu. Podobnie
wszczep umieszczano w kieszeni wytworzonej w tkance
podskórnej. Rany szczelnie zaszywano. U wszystkich zwie-
rz¹t wykonywano obserwacje kliniczne przebiegu gojenia
ran. W ocenie klinicznej uwzglêdniono zachowanie zwie-
rz¹t oraz gojenie ran. Po likwidacji zwierz¹t w 7,14 i 21 do-
bie, oraz w 6,12 i 24 tygodniu do�wiadczenia oceniano
makroskopowo wygl¹d ubytków i tkanek kostnych bezpo-
�rednio je pokrywaj¹cych. Wykonywano badania radiolo-
giczne na podstawie rentgenowskich zdjêæ zêbowych obej-
muj¹cych czê�æ trzonu ¿uchwy wraz z zêbami i ubytkami
kostnymi. W badaniach histopatologicznych oceniano tkan-
kê kostn¹ w miejscu wykonywanych ubytków i z otoczenia,
ponadto tkankê podskórn¹ i miê�niow¹ z okolic krêgos³upa
lêd�wiowego. Badano równie¿ w¹trobê i nerki.

Obserwacje kliniczne

W okresie pooperacyjnym zwierzêta zachowywa³y siê
spokojnie. Okres ca³kowitego wygojenia siê ran wynosi³ 10
- 14 dni. Przez ca³y okres do�wiadczenia obserwowano sta³y
przyrost masy cia³a królików.

Badania radiologiczne
W 7 dobie widoczne by³o kuliste przeja�nienie o regular-

nych brzegach, wielko�ci¹ odpowiadaj¹ce wykonanemu
ubytkowi tkanki kostnej. W pó�niejszym okresie obserwo-
wano zmniejszaj¹ce siê ju¿ nieregularne przeja�nienie, które
w grupie badanej by³o widoczne w postaci drobnych punk-
cików, przewa¿a³y jednak wyspowate cienie. W 24 tygo-
dniu ubytek kostny wype³niony by³ ju¿ zmineralizowan¹ tkan-
k¹, co widoczne by³o w postaci zaznaczonego zacienienia
[RYS.1].

Badania histopatologiczne
W tkance kostnej do 14 doby obserwacji widoczny by³

wyra�nie uformowany ubytek pokryty przez m³od¹ tkankê
³¹czn¹ w³óknist¹ z cechami aktywnej odbudowy ko�ci pod
postaci¹ licznych pasm m³odych, niedojrza³ych beleczek
obrze¿onych osteoblastami. Ponadto obecne by³y martwi-
cze resztki tkanki kostnej otoczone osteoklastami. W tkan-
ce ³¹cznej w³óknistej uwidoczni³y siê w³ókna kolagenowe
oraz niedojrza³e i dojrza³e beleczki kostne pokryte osteobla-
stami. W 3 i 6 tygodniu kana³ wszczepu pokryty by³ ko�ci¹.
W g³êbszych warstwach beleczki wykazywa³y cechy aktyw-
no�æ osteoblastycznej.  Po 12 tygodniach �ciana kana³u
by³a wyra�nie ukszta³towana, pokryta dojrza³¹ tkank¹ kost-
n¹. Obserwacja w okresie 24 tygodni wykaza³a przero�niê-
cie kana³u wszczepu przez tkankê ³¹czn¹ w³óknist¹ two-
rz¹c¹ obraz sitowaty. Pomiêdzy jej pasmami znajdowa³y
siê fragmenty kopolimeru. Obecne by³y komórki olbrzymie
typu "oko³o cia³a obcego" i towarzysz¹cy im sk¹py wysiêk
zapalny. Miejscowo pojawia³y siê cechy osteogenezy z two-
rzeniem  m³odej kostniny.
W tkance podskórnej po tygodniu obserwacji wszczep oto-
czony by³ cienk¹ torebk¹ ³¹cznotkankow¹. W 3 i 6  tygodniu
obserwowano pogrubienie torebki z obecno�ci¹ w³ókien
kolagenowych. U niektórych zwierz¹t torebka by³a cienka i
pokrywa³a wszczep. Nie obserwowano wysiêku zapalne-
go. Podobny obraz by³ widoczny po 12 tygodniach. W 24
tygodniu ze �cian torebki do �wiat³a wytworzonej torbieli
wrasta³y cienkie i grube w³ókna tkanki ³¹cznej, tworz¹ce sito,
z obecno�ci¹ licznych fragmentów kopolimeru. W rozrasta-
j¹cej siê tkance widoczny by³ ogniskowo wysiêk zapalny
[RYS.2.].
Pocz¹tkowa obserwacja tkanki miê�niowej wokó³ wszcze-

RYS. 1. Radiogram boczny ¿uchwy, 24 tydzieñ.
FIG. 1. Lateral mandible radiogram , 24 weeks.
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Introduction

Polymeric biomaterials have been used in medicine for
more than 50 years. Among the biomedical polymers there
is a family of resorbable aliphatic polyesters (poly-a-
hydroxyacids) to which the copolymer of glycolide and L-
lactide (PGLA) belongs. In vivo PGLA is degraded into non-
toxic compounds: lactic and glycolic acid. Degradation prod-
ucts of PGLA are removed from the body via normal meta-
bolic pathways (Crebs cycle) in the form of carbon dioxide
and water. The use of three-dimensional scaffolds settled
with cells and next implanted into the place of tissue loss
creates good conditions for the tissue regeneration. The
aim of porous implants - foams is to support the three-di-
mensional tissue formation [1]. The culture of cells is started

pu wykaza³a obecno�æ m³odej tkanki ³¹cznej w³óknistej z
bogat¹ sieci¹ w³osowatych naczyñ krwiono�nych wnikaj¹-
cej pomiêdzy uszkodzone w³ókna miê�ni poprzecznie pr¹¿-
kowanych. W dalszym etapie w tkance w³óknistej pojawi³y
siê w³ókna kolagenowe. Po 3 tygodniach obserwacji wokó³
wszczepu wytworzy³a siê gruba bliznowaciej¹ca torebka
³¹cznotkankowa zbudowana z w³ókien kolagenowych i fi-
broblastów. Na obwodzie zmian widoczne by³y cechy rege-
neracji w³ókien miê�niowych z pomno¿eniem j¹der komór-
kowych. Po 6 tygodniach widoczna by³a torebka z blizno-
waciej¹cej tkanki ³¹cznej w³óknistej wnikaj¹cej pomiêdzy
pêczki w³ókien miê�niowych. Po 12 tygodniach torebka ³¹cz-
notkankowa by³a miejscami pogrubia³a. Po 24 tygodniach
podobnie jak w przypadku tkanki podskórnej obserwowano
wrastanie pasm tkanki ³¹cznej w³óknistej do �wiat³a wytwo-
rzonej torbieli i przerastanie kopolimeru z wytworzeniem
struktury sitowatej.
W badanych narz¹dach wewnêtrznych (nerki i w¹troba) nie
wykazano ¿adnych zmian patologicznych zwi¹zanych z
zastosowanymi wszczepami.

Wnioski

Z przeprowadzonych badañ mo¿na wyprowadziæ nastê-
puj¹ce wnioski:
1.Proces degradacji badanego polimeru rozpocz¹³ siê ju¿
w 21 dobie, a w 24 tygodniu obecne by³y jeszcze nieliczne
jego fragmenty.
2. Produkty rozpadu kopolimeru nie wywo³uj¹ miejscowych
i ogólnoustrojowych zmian patologicznych.

WP£YW WIELKO�CI PORÓW
RESORBOWALNYCH G¥BEK
PGLA NA ODPOWIED�
TKANKOW¥. BADANIA IN VIVO
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Wstêp

Biomateria³y polimerowe wykorzystuje siê w medycynie
od ponad 50 lat. Jedn¹ z grup polimerów biomedycznych
s¹ resorbowalne poliestry alifatyczne (poli-a-hydroksykwa-
sy), do których zaliczany jest kopolimer glikolidu z L-lakty-
dem (PGLA). W �rodowisku tkankowym PGLA jest rozk³a-
dany z wytworzeniem nietoksycznych zwi¹zków: kwasu gli-
kolowego i mlekowego. Produkty te poprzez cykl Krebsa
s¹ usuwane z organizmu w postaci dwutlenku wêgla i wody.
Zastosowanie trójwymiarowych, porowatych rusztowañ
zasiedlonych komórkami, wszczepianych w miejsce ubyt-
ku tkankowego, stwarza dogodne warunki dla odbudowy
tkanki. Porowate implanty - g¹bki maj¹ za zadanie wspie-
raæ trójwymiarowe formowanie tkanki [1]. Hodowlê komó-

RYS. 2. Widoczne komórki typu oko³o cia³a obcego
wokó³ z³ogów polimeru. 24 tydzieñ (HE,200x).
FIG. 2. Foreign body cell surrounding polymer
particles. 24 week (HE,200x).
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in vitro on the porous structure of scaffold and next the ob-
tained construct is placed in the site of the tissue loss.
To submit the proper growth of the tissue, the pores should
be interconnected and large enough to permit cellular mi-
gration, diffusion of nutrients and metabolites, and the proper
angiogenesis.  As the new tissue is developing the implant
undergoes gradual degradation.

The purpose of the study was to evaluate the effect of
scaffold microstructure, especially the pore size on the proc-
ess of tissue regeneration in vivo [2].

Methods

Copolymer of glycolide and L-lactide was synthesized in
the Centre of Polymer Chemistry, Polish Academy of Sci-
ences, Zabrze, according to a method described previously
[3]. Bioresorbable PGLA foams with different pore size were
produced through a solvent casting / particulate leaching
technique [4]. Sodium chloride and sodium citrate particles
were used as porogens (pore size: 200 ± 40 mm and 600 ±
100 mm respectively). The volume fraction of pores was
the same for both types of foams [5]. The study was per-
formed on inbred Hooded Oxford rats. Pieces of foams (4
mm x 2mm x 2 mm) were implanted into the cut gluteal
muscles under anaesthesia and in sterile conditions. The in
vitro study was approved by Bioethics Committee.
Animals were divided into groups, depending on the dura-
tion of the experiment: 7, 30, 90, 150 and 210 days. After
the expiry of a time period animals were sacrificed and tis-
sue blocks containing the biomaterial were excised. Sam-
ples were frozen in liquid nitrogen and cut into 8mm thick
slides in a cryostat microtome. On the obtained slides his-
tological and histochemical reactions were carried out to
estimate the metabolic state of tissues, processes of tissue
development into and around the implant, and the intensity
of inflammation.

Results and discussion

rek rozpoczyna siê na porowatej strukturze w warunkach in
vitro i przenosi utworzony konstrukt  w miejsce ubytku tkan-
kowego. Dla prawid³owego rozwoju tkanki niezbêdny jest
w³a�ciwy rozmiar i ci¹g³o�æ porów, które umo¿liwiaj¹ kon-
takt komórek, dyfuzjê sk³adników od¿ywczych i metaboli-
tów oraz prawid³ow¹ angiogenezê. W miarê rozwoju nowej
tkanki implant ulega stopniowej degradacji [2].

Celem pracy by³o okre�lenie, jak mikrostruktura otrzy-
manych pod³o¿y, a w szczególno�ci wielko�æ porów, wp³y-
wa na proces regeneracji tkanek w warunkach in vivo.

Metody

Bioresorbowalne g¹bki z PGLA zsyntezowanego wg
metody opisanej uprzednio [3], o ró¿nym rozmiarze porów,
otrzymano metod¹ odlewania z roztworu i wyp³ukiwania
cz¹steczek [4]. Jako porogenu u¿yto ziaren chlorku sodu
(rozmiar 200±40 mm) i cytrynianu sodu (rozmiar 600 ± 100
mm). Przy ró¿nym rozmiarze porów, ca³kowita objêto�æ
porów by³a taka sama dla obu g¹bek [5]. Eksperyment prze-
prowadzono na szczurach rasy Hooded Oxford chowu
wsobnego, którym pod narkoz¹ i w warunkach sterylnych
wprowadzano kawa³ki g¹bek o wielko�ci 4mm x 2mm x 2
mm do naciêtego miê�nia udowego. Zwierzêta podzielono
na grupy w zale¿no�ci od d³ugo�ci trwania eksperymentu:
7, 30, 90, 150 i 210 dni. Po up³ywie danego czasu zwierzê-
ta u�miercano i pobierano wycinek miê�nia wraz z implan-
tem. Tkankê zamra¿ano w ciek³ym azocie a nastêpnie skra-
wano przy u¿yciu kriostatu. Na uzyskanych skrawkach tkan-
kowych wykonano reakcje histochemiczne i histologiczne
w celu oceny stanu czynno�ciowego tkanek, procesu za-
budowy tkankowej implantu oraz stopnia nasilenia stanu
zapalnego wokó³ cia³a obcego, jakim jest implant.

Wyniki i dyskusja

Na podstawie obserwacji mikroskopowych wykonanych
preparatów stwierdzono lepsz¹ zabudowê tkankow¹ w przy-
padku g¹bki o mniejszych porach. Ró¿nice, które zazna-
czy³y siê ju¿ w serii 30-dniowej, w kolejnych seriach stawa-
³y siê coraz bardziej widoczne. Zabudowa wszczepu by³a

RYS. 1. Przekrój przez miêsieñ z implantem PGLA
(200±40 mm). Reakcja na aktywno�æ
dehydrogenazy NADH, seria 210 dni.
Powiêkszenie 10x.
FIG. 1. The cross-section through the muscle with
PGLA (200 ± 40 mm) implant. The reaction for  the
NADH dehydrogenase activity, 210-day series.
Original magnification 10x.

RYS. 2. Przekrój przez miêsieñ z implantem PGLA
(600±100 mm). Reakcja na aktywno�æ
dehydrogenazy NADH, seria 210 dni.
Powiêkszenie 10x.
FIG. 2. The cross-section through the muscle with
PGLA (600±100 mm) implant. The reaction for the
NADH dehydrogenase activity, 210-day series.
Original magnification 10x.
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Microscopic analysis of obtained slides shows much
better tissue ingrowth into the foam with smaller pores. Dif-
ferences occurred in 30-day series; in subsequent series
became more visible. The newly-formed tissue was com-
pact, the pores were filled with cells, and the foam was in
higher degree fragmentized (FIG.1). In the case of the foam
with bigger pores, even in 210-day series the places only
partly filled with tissue were still seen (FIG.2).

The histoenzymic studies evaluating activity of cyto-
chrome c oxidase and NADH dehydrogenase [6] - the key
enzymes of respiratory chain - showed the activity of tis-
sues in close proximity to the implants compared to those
further away. Any significant differences between activities
of these enzymes of both foams were seen, which indicates
that there is no effect of pore size on biocompatibility of
implanted materials.

The intensity of inflammation was estimated by observa-
tions of the acid phosphatase activity [7] and number of
inflammatory cells: mast cells, eosinophils and multinucle-
ated giant cells. In 7-day series the intensity of inflamma-
tion was similar for both foams. In further series the acid
phosphatase activity and number of multinucleated giant
cells and eosinophils were higher around foams with smaller
pores. The reason for this may be much better penetration
of cells inside the implant and higher surface area of the
tissue - biomaterial interface.

Obtained results show much better tissue ingrowth into
the foam with the pores of  about 200 mm and proper re-
generation of muscle tissue around the implant. Our results
can be compared to those of Whang et al., who stated that
the optimal pore size for the bone tissue regeneration var-
ies between 100 and 350 mm [8].
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zwarta, g¹bka wykazywa³a wiêkszy stopieñ fragmentacji,
wszystkie przestrzenie wype³nione by³y komórkami. W przy-
padku g¹bki o wiêkszych porach, nawet w serii 210-dnio-
wej obserwowano miejsca implantu tylko czê�ciowo wype³-
nione komórkami.

Badania histoenzymatyczne na aktywno�æ oksydazy
cytochromu c i dehydrogenazy zredukowanego koenzymu
NAD [6] - kluczowych enzymów ³añcucha oddechowego,
wykaza³y aktywno�æ tkanek otaczaj¹cych implant porów-
nywaln¹  z aktywno�ci¹ tkanek odleg³ych od implantu.  Nie
wykazano istotnych ró¿nic miêdzy aktywno�ci¹ tych enzy-
mów dla obu g¹bek, co pozwala wnioskowaæ, ¿e wielko�æ
porów nie wp³ywa na biozgodno�æ implantowanego mate-
ria³u.

Nasilenie stanu zapalnego oceniono na podstawie ob-
serwacji aktywno�ci enzymu lizosomalnego - fosfatazy kwa-
�nej [7] oraz liczebno�ci komórek wp³ywaj¹cych na prze-
bieg stanu zapalnego - mastocytów i eozynofili.  W serii 7-
dniowej nasilenie zapalenia by³o takie samo w przypadku
obu g¹bek. W dalszych seriach aktywno�æ fosfatazy kwa-
�nej oraz liczebno�æ wieloj¹drowych komórek olbrzymich i
eozynofili by³a wy¿sza wokó³ g¹bek o mniejszych porach.
Mog³o to byæ spowodowane wiêkszym stopniem degrada-
cji PGLA oraz lepsz¹ penetracj¹ komórek do wnêtrza im-
plantu i, co za tym idzie, wiêksz¹ powierzchni¹ kontaktu
tkanki z materia³em.

Uzyskane wyniki pozwalaj¹ stwierdziæ, ¿e regeneracja
tkanki miê�niowej i zabudowa tkankowa implantu postêpu-
j¹ sprawniej przy u¿yciu pod³o¿a tkankowego o mniejszym
rozmiarze  porów (ok. 200 mm), co mo¿emy porównaæ z
wynikami pracy dotycz¹cej regeneracji tkanki kostnej.
Whang i wsp. stwierdzili, ¿e optymalny rozmiar porów dla
regeneracji tej tkanki mie�ci siê w zakresie 100-350 mm
[8].
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Introduction
The sol-gel based biomaterials have found many inter-

esting applications [1,2,3,4]. Therefore, it is important to ex-
amine their influence on biological materials in view of po-
tential biocompatibility. In this work, the results of examina-
tion of cells growth on sol-gel materials prepared with vari-
ous ethanol content, are discussed.

Material
The hydrolizates for production of sol-gels were prepared

from precursor 98% tetraethoksysilan Si(OC2H5)4  (TEOS
from Aldrich). As a solvent 96% ethyl alcohol (from POCh -
Polskie Odczynniki Chemiczne S.A.) was used. The hydroly-
sis was catalized by 36% HCl (POCh), added in portions of
5µl up to the moment when pH=2 was reached. As a sur-
factant Triton X-100 (Aldrich) in amount of 20µl on each
10ml of hydrolizate was used. The mixture was stirred 8
hours by means of magnetic stirrer in the temperature 22oC.
The following materials were produced: with ratio R = 5, 10,
15, 20, 32, 40, 50, denoting the number of solvent moles to
the number of TEOS moles [5].

Examination of sol-gel influence on
cells lines Jurkat and A549
 Preparation of substrates

Two series of samples were prepared on bottom-plates
(circulars from Nunclon Company) that were covered by
sol-gels. In the first group (A), 10ml liquid sol-gel was de-
posited in each hole. In a group B, 15ml hydrolizate was
deposited, and after 5 minutes, when the first layer was
dried, next layer with the same amount of sol-gel was cre-
ated. After policondensation of sol-gels, the tested cells were
seeded.
Biological materials

Two types of cells were cultured. The lymphoblastic T
lymphoma cells Jurkat grow in the suspension of medium,
whereas epithelial lung carcinoma cells - A549, show the
superficial growth on substrate. For Jurkat cells the typical
medium RPMI-1640 (R8758) from Sigma with addition of
10% FBS (Fetal Bovine Serum) from Cambrax, was ap-
plied. For A549 cells, the medium MEM (Minimum Essen-
tial Medium Eagle M2279) from Sigma supplemented with
0,292 g/1L glutamine and 10% FBS, was used.
The 1 ml cells suspension in corresponding medium was
seeded on sol-gels. As a control, the cells seeded on plates
without sol-gels were taken. Some of the sol-gels, prior to
cells seeding, were pre-washed with corresponding culture
medium. The plates were incubated in the temperature of
37°C in the atmosphere of 5% CO2 for 48 hours.

Results
First, the Jurkat cells on sol-gels were evaluated micro-
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Wstêp
Biomateria³y zol-¿elowe znajduj¹ coraz liczniejsze za-

stosowania [1,2,3,4]. Dlatego wa¿ne staje siê badanie ich
wp³ywu na obiekty biologiczne. W niniejszej pracy przed-
stawiano rezultaty badañ na komórkach hodowanych na
materia³ach zol-¿elowych o ró¿nej zawarto�ci etanolu.

Materia³
Hydrolizaty do produkcji zol-¿eli przygotowano z prekur-

sora tetraetoksysilanu Si(OC2H5)4 98% TEOSu (Aldrich).
Rozpuszczalnikiem by³ alkohol etylowy 96% (Polskie Od-
czynniki Chemiczne S.A.). Reakcjê hydrolizy katalizowano
silnie stê¿onym kwasem solnym HCl 36% (POCh), doda-
wano kolejno po 5µl do uzyskania pH 2. Do hydrolizatu
dodano �rodek powierzchniowo czynny Triton X-100 (Al-
drich), na ka¿de 10ml hydrolizatu dodano 20µl detergentu.
Hydrolizê przeprowadzano mieszaj¹c sk³adniki na miesza-
dle magnetycznym przez 8 godzin w temperaturze 22oC.
Wytworzono materia³y o wspó³czynniku R=5, 10, 15, 20,
32, 40, 50, gdzie R oznacza stosunek liczby moli rozpusz-
czalnika do liczby moli prekursora R [5].

Badanie wp³ywu materia³ów zol-
¿elowych na komórki linii Jurkat i A549
Przygotowanie pod³o¿y

Przygotowano dwie serie p³ytek hodowlanych z okr¹g³y-
mi do³kami firmy Nunclon Company, na które naniesiono
ró¿ne warstwy zol-¿eli. W pierwszej serii (A) na dno do³ków
naniesiono po 10ml hydrolizatu zol-¿elowego. W drugiej serii
(B), do do³ków hodowlanych wkroplono 15ml hydrolizatu,
nastêpnie po 5 minutach, gdy pierwsza warstwa ju¿ by³a
sucha, naniesiono kolejne 15ml hydrolizatu; w ten sposób
na dnie do³ka powsta³y dwie warstwy. Dla serii A i B wyko-
nano podwójne próbki, przy czym jeden rz¹d (ka¿dy rodzaj
materia³u) po z¿elowaniu przemyto p³ynami hodowlanymi
(odpowiednimi dla danej linii komórkowej) przed naniesie-
niem komórek, natomiast drugi pozostawiono nieprzemyty.
Materia³ biologiczny

Badania przeprowadzono na komórkach nowotworowych
ludzkich linii limfoblastycznej ch³oniaka T komórkowego -
Jurkat, rosn¹cych w toni medium oraz linii epitelialnej raka
p³uc - A549, przylegaj¹cych w hodowli do pod³o¿a.
Dla linii Jurkat u¿ywano medium RPMI-1640 (R8758) firmy
Sigma z dodatkiem 10% FBS (Fetal Bovine Serum) firmy
Cambrax. Dla linii A549 zastosowano medium MEM (Mini-
mum Essential Medium Eagle M2279) firmy Sigma z su-
plementacj¹ 0,292 g/1L - glutamin¹ i 10% FBS.
Komórki do do�wiadczeñ pobrano z butelek hodowlanych,
hodowla komórek znajdowa³a siê w II fazie logarytmicznej
wzrostu. Do do³ków hodowlanych z warstwami zol-¿eli na-
niesiono po 1 ml zawiesiny komórek w odpowiednim me-
dium. Kontrole stanowi³y analogiczne hodowle, za³o¿one w
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do³kach nie pokrytych materia³em. P³ytki umieszczono w
inkubatorze w temperaturze 37°C w atmosferze 5% CO2

na 48 godzin.

Wyniki
Komórki linii Jurkat hodowane na pojedynczych cienkich

warstwach zol-¿elowych w badaniu mikroskopowym wygl¹-
da³y prawid³owo, po przeliczeniu nie wykazano istotnych
ró¿nic ilo�ciowych, komórki mno¿y³y siê.
Komórki linii A549 rosn¹ce w postaci monowarstwy przy-
klei³y siê do pod³o¿y zol-¿elowych, nie by³o mo¿liwe ich
odklejenie i wiarygodne policzenie. Jednak wygl¹d utwo-
rzonych monowarstw, ogl¹danych pod mikroskopem, nie
wskazywa³ na ró¿nice ilo�ciowe w zale¿no�ci od rodzaju
zol-¿elu. Wygl¹d komórek by³ prawid³owy, obserwacja ta
wskazuje na brak istotnych toksycznych wp³ywów warstw
zol-¿elowych na komórki.
Warstwy zol-¿eli serii B uleg³y znacznym deformacjom,
uniemo¿liwiaj¹c zebranie komórek do badañ ilo�ciowych.
Mikroskopowa ocena komórek wskazywa³a jednak na brak
wp³ywów cytotoksycznych zol-¿eli, nie zaobserwowano
martwych komórek.
Cytotoksyczno�æ badano u¿ywaj¹c testu TOX-1 firmy Sig-
ma, w którym dehydrogenazy mitochondrialne, tylko dla
komórek z aktywnymi metabolicznie mitochondriami, po-
woduja przekszta³cenie ¿ó³tego barwnika MTT (3-[4,5-di-
methylthiazol-2-yl]-2,5-diphenyl tetrazolium bromie) w nie-
rozpuszczalne w wodzie niebieskofioletowe formazany, któ-
re po rozpuszczeniu w mieszaninie 10% TritonX-100/0,1N
HCl/ izopropanol oznaczono za pomoc¹ spektrofotometru
(l=570nm) [6,7]. Wyniki badañ porównano z absorpcj¹ dla
próbek kontrolnych. Test prze¿ywalno�ci komórek linii Jur-
kat na warstwach zol-¿elowych wykaza³ brak istotnego wp³y-
wu obecno�ci zol-¿eli na proliferacjê i ¿ywotno�æ komórek.
Nie wykazano równie¿ wp³ywu przemywania warstw zol-
¿eli przed naniesieniem komórek na ich ¿ywotno�æ. Naj-
lepsz¹ zgodno�æ testu uzyskano dla materia³u o wspó³czyn-
niku R=20.
Wykonano równie¿ badania nad apoptoz¹ komórek meto-
d¹ kometow¹ [8]. Zastosowano piêciostopniowy system roz-
poznawania uszkodzeñ w/g Shingo Yassuhara [9]. Nie wy-
kazano istotnego wp³ywu zol-¿eli na komórki linii Jurkat. Nie
wykazano równie¿ wp³ywu przemywania materia³u przed
naniesieniem na niego komórek oprócz zol-¿elu o wspó³-
czynniku R=40. Najmniejszy wp³yw na sk³onno�æ komórek
do �miertelnych uszkodzeñ na drodze apoptozy czy uszko-
dzeñ niezidentyfikowanych mia³ materia³ o wspó³czynniku
R=20. Zaobserwowano równie¿, ¿e materia³ o tym wspó³-
czynniku, niezale¿nie od grubo�ci warstwy pozostawa³ prze-
�roczysty w trakcie oddzia³ywania z medium hodowlanym i
komórkami, nie wp³ywa³ na przejrzysto�æ komórek, pozo-
sta³ ca³kowicie obojêtny biologicznie wzglêdem komórek li-
nii JURKAT.

Otrzymane wyniki �wiadcz¹ o tym, ¿e odpowiednio przy-
gotowany materia³ zol-¿elowy nie wykazuje w³a�ciwo�ci
cytotoksycznych.
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scopically. They demonstrated the proper structure, ability
to growth and no statistically significant difference when
comparing to control group.
The A549 cells grew as a monolayer on sol-gel substrates
and it was not possible to separate them from these
substrates, therefore the quantitative analysis was not con-
ducted. However, in the qualitative microscopic evaluation,
there was no difference between cells on sol-gels and in
the control group. The influence of type of sol-gel (here
meaning R factor, what corresponds to ethanol content) was
not observed, as well.
In the group B (double layered sol-gels) the cells grew into
the sol-gel material, which was deformed, so it was difficult
to harvest them for quantitative analysis. However, non cy-
totoxic effects wee observed.
Cytotoxicity was examined by means of TOX-1 test from
Sigma, based on transformation of yellow dye MTT (3-[4,5-
dimethylthiazol-2-yl]-2,5-diphenyl tetrazolium bromid) into
hydrophobic formazanes, which can be examined spectro-
photometrically after dissolving in mixture of 10% TritonX-
100/0,1N HCl/ isopropanol (l=570nm) [6,7]. This transfor-
mation takes places in cells with metabolically active mito-
chondria, only.
The results were compared with absorption for control group.
In case of Jurkat cells, no differences in proliferation when
comparing to control group, were stated. However, the best
results were observed for sol-gel materials prepared with
ratio R=20. Additionally, the apoptosis was examined by
means of comet assay [8], by using the method of Shingo
Yassuhara for damage detection [9].
Also in this case, no influence of sol-gels on Jurkat cells
was observed. Slightly difference was observed for mate-
rial with R=40, regarding the prewashed and non pre-washed
substrates. The lowest number of changes in cells was ob-
served for sol-gel with rario R=20, which was absolutely
neutral.

These results clearly demonstrate that it is possible to
produce non-cytotoxic sol-gel material.
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Introduction

Poly(vinyl alcohol) (PVA) is one of the most popular
macromolecule capable of hydrogel structure formation [1].
PVA hydrogels are weak materials therefore their structure
is stabilized by chemical crosslinking with glutaraldehyde,
acetaldehyde, formaldehyde and other monoaldehydes [2]
in the presence of sulfuric acid, acetic acid or methanol.
This method of crosslinking is not suitable, however, for
biomedical or pharmaceutical applications because of re-
sidual amount of toxic crosslinking agents or catalyst which
can be leached out. Therefore, to eliminate toxic and elutable
agents from hydrogels, another chemical methods of
crosslinking can be used, including electron beam or g -
irradiation [3,4].
An alternative method of hydrogel's preparation without
using toxic additives, is the freezing-thawing process in cy-
cles repeated up to several times [5]. In this process aque-
ous solutions of PVA are frozen at -20°C±2 and then thawed
at room temperature, with formation of crystallites [6]. Such
variables as number of freezing- thawing cycles, time of
each operation and also molecular weight and concentra-
tion of PVA determine final properties of produced cryogels
[7,8].
In order to improve mechanical strength of hydrogels, we
used low molecular weight, biocompatible molecules of di-
and multifunctional metabolites such as succinic acid and
gluconic acid as crosslinking agents, thus eliminating prob-
lem of toxicity associated with conventional chemical
crosslinkers such as aldehydes. These low molecular weight
functional metabolites can form additionally hydrogen bonds
in the PVA network. The systems were subjected to the
freezing/thawing process, which can finally lead to cryogels
of mechanical properties useful for articular cartilage repair.

Experimental

Preparation of hydrogels by combined chemical and
physical process

PVA with  Mn=48 400- 52 800 Da and Mw=89 500- 97
700 Da (Elvanol, du Pont with degree of hydrolysis 99-
99,8%) was used to prepare an aqueous solutions of 25
wt% PVA with 3 wt% gluconic acid (Aldrich, aqueous solu-
tion 45-50%) and 25 wt% PVA with 3 wt% succinic acid
(Aldrich, powder 99%). Samples were heated in an oven at
90°C for 12-16 hours. Hydrogel solutions were placed in
teflon moulds in order to prepare samples for mechanical
testing. Samples were subjected to freezing at -18°C for 12
h and thawing at 18°C for 12 h for 4,7, and 9 cycles.

Mechanical testing
Compression tests of prepared hydrogels were performed

on MTS QTest\10 apparatus at crosshead speed of 5 mm/
min according to EN ISO 604:2002 standard. Compressive
stress was determined at 60% strain. Additionally, relation
between compression strength of the hydrogel and number
of freezing-thawing cycles applied during material produc-
tion was investigated. Results were averaged from 4-6 sam-
ples.

Results and discussion

PVA hydrogels blends containing succinic and gluconic
acids, respectively, subjected to freezing-thawing process
were relatively strong, white materials. It is already know
from the literature, that cryogel's properties, especially the
degree of crystallinity is highly dependent on the number of
freezing-thawing cycles [5,9]. Therefore novel blends were
subjected to variable number of cycles in order to find the
correlation between the overall mechanical properties and
number of freezing-thawing cycles .
It has been found that mechanical properties of produced
blends were strongly dependent on the crosslinking den-
sity. FIGURE 1 shows that blend containing gluconic acid
has the highest values of compressive strength, which in-
creases with increasing number of freezing-thawing cycles.
It is worth noting that these values are higher as compared
to the PVA/PVP system, already described in the literature
(the highest crosslinking density has been found for this
system among all prepared blends).
It has been also found that blends containing metabolite's
molecules were characterized by elastic modulus of Ec=7.23-
14.09 MPa at 60% strain (FIG.2), what compares very well

FIG. 1. Compressive strength as a function of
freezing-thawing cycles.

FIG. 2. Young's modulus at 60% strain as function
of freezing-thawing cycles.
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Introduction

The sol-gel production technology enables to obtain vari-
ously shaped materials from liquid precursors. The sol-gel
coatings are the subject of many examinations, since they
can find plethora of applications [1,2,3,4]. Coated subjects
may gain new characteristics [5,6,7,8], like corrosion resist-
ance [9], improved biocombatibility [10] or better electrical
insulating properties [11]. Silica based sol-gel coatings may
be used for production of fiberoptic applicators for laser
therapies [12]. Interstitial laser thermotherapy is a quite new
treatment of pathologic tissues in difficult to access envi-
ronments (e.g. brain, liver), whereas the applicator is in-
serted into the pathologic lesion and curing laser light is
guided through the fiber [13]. The other area of applications
are bio- and chemosensors. This work presents the results
of examination of sol-gel biocoatings surfaces.

Experimental

Materials
Sol-gel coatings were produced from solvents and rea-

gents obtained from commercial sources and used without
further purification: 96% ethyl alcohol (Merck), 98%
tetraethylorthosilane (TEOS) (Fluka) and 37 % hydrochlo-
ride acid (Merck). The various coatings were prepared with
R ratios equal 20, 32, and 40, where R denotes the number
solvent moles to number of precursor moles. The HCl was
added as the catalyst in proportion to ensure the acid hy-
drolysis (pH=2). The mixture was stirred for 4 hours by
means of magnetic stirrer with the speed 400 rot/min at the
room temperature. Optical fibers from Thorlabs (Hard Clad
Silica, low OH) were used (core diameter f1=400 µm, HCS
cladding f2=430 mm with external coating f3=730µm). First,
the external jacket was mechanically removed on the dis-
tance of 2 cm. Next, the cladding was removed chemically
by acetone and washed with ethyl alcohol. The sol-gel coat-
ings were produced from freshly prepared hydrolyzates by
dip-coating method, whereas the bar fiber tip was placed in
liquid hydrolizate, which flow out form the container in the
controlled manner (the outflow speed was calculated).

Procedures and methodology
All prepared fibers (20 for each ratio R) were dried for 24

hours in room temperature. After that, the microscopic pic-
tures were taken by means of microscope (Nikkon optical
microscope with PC interfaced digital camera) and stored
in PC for further processing. The preprocessing was ap-
plied in order to obtain images compressed to 80x80 pixels
bitmaps. The Linear Discriminant Analysis (LDA)  for the
feature selection and dimensionality reduction of data was
exploited [14]. Then the classification based on Single Link-
age method was performed. The picture in statistical pat-
tern recognition methods is treated as a two-dimensional
array of intensity values I(x,y). The recognition process was
perform in order to find out the similarity between images.
We divided the data base into 3 groups (corresponding to
the types of applicators; one group for one R).

Results and discussion

The recognition procedure was applied to find out in which
group the similarity score was the highest one. The higher
the number of similar images, the higher is the repeatability
of production process, thus the better quality of coatings.
FIGURE 1 shows light distribution around the sol-gel coated
applicator. The exemplary microscopic image of the coat-
ing surface is depicted by FIG.2.

to properties of natural articular cartilage (Ec=1.9-14.4 by
30% of strain [12]).

Conclusions

PVA hydrogels were prepared by combined chemical and
physical process including chemical reaction between PVA
and low molecular weight metabolite molecules, such as
succinic and gluconic acid, respectively, followed by re-
peated freezing-thawing cycles. The highest compressive
stress has been found for a blend containing 25% PVA and
3% gluconic acid after four cycles. After nine cycles, this
blend showed still higher values as compared to the neat
25% PVA cryogel and PVA/PVP system (the last one was
characterized by the highest crosslinking density). We dem-
onstrated that usage of di- and monofunctional metabolites
as crosslinking agents for PVA hydrogel in combination with
repeated freezing-thawing process is an effective method
for preparation of strong cryogels. Their mechanical prop-
erties compare very well with these of natural cartilage and
can be considered for articular cartilage reconstruction.

Acknowledgements
This work was financially supported by grant 3T08E02527

References

[1] Osada Y., Kajiwara K.: Gels Handbook, Academic Press, Lon-
don 2001.[2] Hassan C.M.; Peppas N.A.; Adv. Polym. Sci.,
2000,153: 37. [
3] Danno A.; J. Phys. Soc. Jpn, 1958, 13: 722.
[4] Sakurada I.; Mori N.; Seni Gakkaishi, 1959, 15: 948.
[5] Stauffer S.R.; Peppas N.A; Polymer, 1992, 33: 3932.
[6] Peppas N.A.; Makromol. Chem., 1975, 176: 3433.
[7] Hickey A.S.; Peppas N.A.; J. Membr. Sci., 1995, 107: 229.
[8] Lozinsky V.I.; Solodova E.V.; Zubov A.L.; Simenel I.A.; J. App.
Polym. Sci, 1995, 58: 171.
[9] Peppas N.A.; Scott J.E.; J Control. Rel., 1992, 18: 95.
[10] Peppas N.A.; Hansen P.J.; J. App. Polym. Sci., 1982, 27: 4784.
[11] Thomas J.; Lowman A.; Marcolongo M.; J. Biomed. Mater.
Res., 2003, 67: 1329.
[12] Stammen J.A.; Williams S.; Ku D.N.; Guldberg R.E.; Biomate-
rials, 2001, 22: 799.

REPEATABILITY OF SOL-GEL
BIOCOATINGS ON OPTICAL
FIBERS EXAMINED BY
STATISTICAL PATTERN
RECOGNITION METHODOLOGY
JOANNA BAUER*, HALINA PODBIELSKA*,
AGNIESZKA ULATOWSKA-JAR¯A*, IWONA HOLOWACZ*,
GEHARD MÜLLER**, JÜRGEN BEUTHAN**

*BIO-OPTICS GROUP, INSTITUTE OF PHYSICS,
WROCLAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
WYBRZEZE WYSPIANSKIEGO 27, 50-370 WROCLAW, POLAND

**CHARITE UNIVERSITÄTSMEDIZIN BERLIN,
CAMPUS BENJAMIN FRANKLIN,
INSTITUT FÜR MEDIZINISCHE PHYSIK UND LASERMEDIZIN,
FABECKSTR. 60-62, D-14195 BERLIN, GERMANY

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),227-228]



228

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

References

[1] B. Surowska, J, Bienia�, M. Walczak, K. Sangwal, A. Stoch:
Microstructure and mechanical properties of ceramic coatings on
Ti and Ti-based alloy, Applied Surface Science 238, 288-294,
(2004).
[2] Y. Xie, H.M. Hawthorne: Measuring the adhesion of sol-gel de-
rived coatings to a ductile substrate by an indentation-based me-
thod, Surface and Coatings Technology 172, 42-50, (2003).
[3] W. Que, X. Hu: Optical and mechanical propeties of sol-gel sili-
ca-titania hard optical coatings derived from methyltrimethoxysila-
ne and tetrapropylorthotitanate as precursors, Optical Materials 22,
31-37, (2003).
[4]  M. Lechna, I. Ho³owacz,, A. Ulatowska, H. Podbielska, Optical
properties of sol-gel coating for fiberoptic sensors, J. Surface and
Coatings Technology, vol.151-152, pp.299-302, (2002).
[5] M.J.Paterson, B. Ben-Nissan: Multilayer sol-gel zirconia coatings
on 316 stainless steel, Surface and Coatings Technology 86-87,
153-158, (1996).
[6] D-M. Liu, Q. Yang, T. Troczynski: Sol-gel hydroxyapatite co-
atings on stainless steel substrates, Biomaterials 23, 691-698,
(2002).
[7] W. Que, Z. Sun, Y. Zhou, Y.L. Lam, S.D. Cheng, Y.C. Chan,
C.H. Kam: Preparation of hard optical coatings based on an orga-
nic/inorganic composite by sol-gel method, Materials Letters 42,
326-330, (2000).
[8] S. Sakka, H. Kozuka: Sol-gel preparation of coating films conta-
ining noble metal colloids, J. Sol-Gel Sci. Technol. 13, 701-705,
(1998).
[9] C. Garcia, P. Galliano, S. Cere: Elecrochemical evaluation of
resistance to localised corrosion of vitreous coatings containing
particles applied on metalic substrates for biomedical applications,
Materials Letters 57, 1810-1814, (2003).
[10] J-X. Liu, D-Z. Yang, F. Shi, Y-J. Cai: Sol-gel deposited TiO2
film on NiTi surgical alloy for biocompatybility improvement, Thin
Solid Films 429, 225-230, (2003).
[11] T. Olding, M. Sayer, D. Barrow: Ceramic sol-gel composite
coatings for elecrical insulation, Thin Solid Films 398-399, 581-
586, (2001).
[12] H. Podbielska, A. Ulatowska-Jarza, I. Holowacz, Sol-gel appli-
cators for medical light therapy, Physica Medica, Vol. XX, Supple-
ment 1, 2004, 43-45.
[13] E. Rohde, I. Mesecke von Rheinbaben, H. Podbielska, M. Hopf,
G. Mueller: Interstitial Laser-Induced Thermotheraphy (LITT): Com-
parison of in-vitro irradiation effects of Nd:YAG (1064nm) and dio-
de (940nm) laser, Med. Laser Appl. 16, (2001) 81-90.
[14] K. Fukunaga: Introduction to Statistical Pattern Recognition,
2nd edition Academic Press, New York, 1990.
[15] http://www.frvt.org/FRVT2005/default.aspx

PHYSIOLOGICAL ROLE OF BONE
PIEZOELECTRICITY:
RETROSPECT AND PROSPECT
SYED A.M. TOFAIL

MATERIALS AND SURFACE SCIENCE INSTITUTE (MSSI), UNIVERSI-
TY OF LIMERICK, LIMERICK, IRELAND

[Engineering of Biomaterials, 47-53,(2005),228-231]

Introduction

It is about five decades now since Iwao Yasuda, a Japa-
nese orthopaedic surgeon, reported a link between the
physiology of bone growth and an electrical stimulus [1].
Eiichi Fukada and Iwao Yasuda [2] then related the empiri-
cal evidence of electrical potential to piezoelectric property
in 1957, since  a piezoelectric material, under stress, pos-
sess the ability to produce electric charge at its surface.
Ideal examples of piezoelectric materials are quartz crystal
and Pb-based ceramics. In the converse effect, a piezo-

The methodology called Face Recognition Vendor Test
(FRVT) as used for assessment of face recognition tech-
nologies, was here applied for evaluation of the recognition
system performance [15]. When an image is correctly rec-
ognized as belonging to the group with certain R factor, the
performance measure for this case is the True Acceptance
Rate (TAR). The second case is when the image is wrongly
recognized as belonging to the certain R group (False Ac-
ceptance Rate - FAR). Next case is when the image from
Rx group is wrongly classified as belonging to Ry (False
Rejection Rate - FRR) and the last possibility - when the
image is correctly rejected (True Rejection Rate - TRR).
In our work, the Equal Acceptance Rate (EAR) was a meas-
ure of system general performance (EAR is the rate at which
the TAR is exactly equal to the TRR). The higher is EAR,
the better is the recognition, meaning the higher number of
similar coatings was detected. After statistical analysis we
stated that the quality sol-gel biocoatings on optical fibers
depends on the R ratio. The higher is R, the smaller number
of images were recognized as belonging to the proper R
group. It means that the differences between sol-gel coat-
ings surface images were bigger. In our experiment we
stated that for R=20, the EAR is 93%, for R=32 it is 89%,
and for R=40, EAR is the lowest one and equals 83%.

Conclusions

The obtained results show that if the hydrolizate con-
tains more solvent (Ethyl alcohol in our case), the drying
procedure (even not forced) caused that the sol-gel coat-
ings were not so homogenous (it was more difficult to
achieve the repeatability of production process). We have
demonstrated that it is possible to produce homogeneous
sol-gel biocoatings with high repeatability, providing that the
proper properties between solvents and precursor are en-
sured.

Acknowledgements

The support of the Polish Ministry of Science, Grant KBN
No. 4T11E01124 is gratefully acknowledged.

A. Ulatowska-Jar¿a and H. Podbielska are former Alex-
ander von Humboldt Foundation research fellows. The sup-
port of Research and Development Project "Multilayer inter-
ferometric spectrometer on the basis of porous silicon" is
gratefully acknowledged, as well.

FIG. 1. The light distribution from sol-gel coated
fibers (R= 20, 32, 40).

FIG. 2. The microscopic image of surface of sol-
gel coated applicator tip. (R=32).
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Bone architecture

The hierarchical structure of bone is composed of
nanocrystalline-carbonated hydroxyapatite, collagen fibres
(a triple helix polypeptide based protein) and
mucopolysaccharides. Bone is highly vascular and has cells
called osteocytes, which has the ability to differentiate into
new bone forming cells (osteoblasts) and bone desorbing
cells (osteoclasts). Osteocytes occupy a small cavity- la-
cuna, and the fine tunnels (canaliculi) that radiate from la-
cunas serve as sites for cytoplasmic activities. These ca-
naliculi also give rise to a very densely populated intercon-
nected canal system, which gives bone its characteristic
porous and permeable structure [14,16].
Microscopically, a compact bone consists of osteons and
interstitial lamellae. Osteon is an irregular-shaped hollow
cylinder and consist mainly of finely interleaved collagen
fibres and nanocrystalline HA [17]. Osteons also consist
voids, which host blood vessels and capillaries along with
osteocytes[14]. The osteons are usually oriented parallel to
long axis of bone shaft and the walls have a definite lamel-
lar structure. Within each lamella of the osteons, collagen
fibres have one predominant direction, while this direction
can vary from osteon to osteon.

Bone piezoelectricity and theoretical
modelling

Piezoelectricity has been experimentally observed both
in dry and wet state. The methods used include inter alia
static, quasi static and low frequency dynamic methods
using direct piezoelectric effect. Converse piezoelectric ef-
fect was also observed. Samples from different origins:
human, bovine and horse have been tested. Most of these
samples were obtained from femur, for the compactness of
sample and convenience in handling. A list of numerical
values obtained from these experiments is summarised in
ref. 14. It will be useful to discuss some of the fundamentals
of piezoelectricity before we start looking into bone piezo-
electricity.
Piezoelectricity is a property of crystal that originates from
the absence of a centre of symmetry in the crystalline struc-
ture. Among the total 32 crystal classes, there are 21 crys-

electric material will produce strain under the influence of
an electrical field. Fukada and Yasuda [2] demonstrated
that application of a shearing stress along the long axis of
bone caused a voltage to appear on bone surfaces parallel
to the axis. Later on, in 1962, Bassett and Becker [3] inde-
pendently found that bone produces electrical signal under
the application of a mechanical stress, but they relate this
observation to a semiconductor behaviour [4]. Based on
the Becker's previous works on electrical regeneration phe-
nomenon, Bassett and Becker [3] conjectured that electri-
cal potentials might be linked with the clinically observed
adaptive response that occurs in children with healed
malaligned fractures. Later, Shamos and Lavine [5] have
reaffirmed that the observed bioelectric effects in bone is of
a piezoelectric origin and they explained the importance of
physiological functions of such electrical potentials in bone
remodelling.
Bone can be considered a 'living biominerals' since it con-
tains living cells. The dynamic process of bone formation
and destruction accounts for growth during the development
stages of the body and enables its regeneration in case of
fracture. Although bone piezoelectricity is considered one
of the driving mechanisms of bone growth, its origin is at-
tributed to its organic consitutent, namely collagen fibre,
which has also been found to be piezoelectric. Collagen
fibre and nanocrystals of carbonated hydroxyapatite make
up the hierarchical structure of bone. The role of apatite in
bone piezoelectricity is not however established. Bone apa-
tite is not generally thought as piezoelectric [6], but there
are conflicting results in the literature [7, 8]. A link between
piezoelectricity and adaptive response of bone cells has
been suggested [9] but the question concerning the proxi-
mate origin of piezoelectricity from bone still remains open.
Here we review some key experimental and theoretical
works performed on bone piezoelectricity and its physiologi-
cal significance. Several authors have reviewed piezoelec-
tric behaviour of bone [10-15] but the question of the origin
of bone piezoelectricity did not receive due attention. Since
piezoelectricity is fundamentally related to the crystal struc-
ture, order and polarisation as a result of mechanical stress,
we emphasise on these aspects of bone. The role the ma-
jor bone constituents play in determining its piezoelectric
potential and the concomitant physiological behaviour will
also be discussed.

FIG. 1. Basic structure of compact bone [ref. 14
and 16].

FIG. 2. Bone minerals interleaved with collagen
fibres. Arrows indicate crystallites periodically
bridging the collagen fibrils [ref. 17].
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bone. Considerable effort was invested to prove this sym-
metry experimentally, but instead of only 4 independent pi-
ezoelectric coefficients as suggested in Eq. 3, finite values
were measured for all the 18 piezoelectric coefficients in
the matrix shown in Eq. 2. A slight misorientation of the
collagen fibre from the fibre axis was held responsible to
such lowering of symmetry, with the belief that bone piezo-
electricity resulted from its collageneous matrix only [22].Re-
cent results on bone morphology suggests a more random
orientation than that was usually thought and a biaxial ori-
entation of bone apatite.
The proposition that bone piezoelectricity originates from
collagen fibre found experimental evidence when Marino
and Becker [6] measured piezoelectricity in demineralised
bone, but could not find piezoelectricity in de-collagenated
bone. However, piezoelectricity could still be found in bones
that have been boiled for 2 hours, boiled and dried at 120°C
(collagen denatures at ~60°C) for 5 hours, freshly excised
bones and bones that have been just dried [2,23]. These
treatments should effect the mechanical properties of or-
ganic materials and consequently, piezoelectricity should
have been substantially compromised if collagen were solely
responsible for bone piezoelectricity. Interestingly, even af-
ter using practically similar method to that as used by Ma-
rino and Becker [6] for obtaining de-collagenation, bone
apatite was found piezoelectric in dynamic measurements
[7,24].
The effect of hydration, however, showed considerable ef-
fect on collagen as practically no piezoelectricity was found
in tendon at 100% relative humidity. It has been suggested
that the bound water in the material may change the sym-
metry to the point where no piezoelectricity can be observed
[25, 26]. To the contrary, wet bone exhibited higher piezo-
electric coefficients and some of the coefficients (such as
the d31 coefficients) were over 50 times higher than those of
dry bone [26].
The nature of electricity in bone is a steady-state potential
measured as dc-potentials on the surface of living tissue
and therefore relates to mechanically induced charge sepa-
ration (i.e. piezoelectric polarisation) or to a concentration
gradient between cations and anions at a surface giving

tal classes that do not possess a centre of symmetry and
are piezoelectric[18]. However, the above mentioned point
groups are not sufficient for discussing symmetry of physi-
cal properties, especially for polycrystalline samples and
highly oriented polymers, and consideration of Curie's limit-
ing group with infinite rotation symmetry is required [18].
Mathematically, piezoelectricity is described within a mate-
rial's constitutive equation, which defines how the piezo-
electric material's stress (T), strain (S), charge-density dis-
placement (D), and electric field (E) interact:S=sET+dtE   and
D=dt+eTE , where, sE means the compliance measured
under a constant or zero applied electric field, eT means
that the permittivity measured at constant, or zero applied
stress and d represents a third order tensor and known as
piezoelectric strain coefficients. The SI unit for d is pC N-1,
which is a direct measure of generated charge (measured
in Coulomb, C) as a function of applied force (measured in
Newton, N). The value of piezoelectric polarisation can be
directly found from the piezoelectric stress coefficient e,
which is related to the strain coefficient through the materi-
als stiffness c  (a fourth-rank tensor) as:    enij=dnklcklij (Eq.1)
and measured by the amount of charge generated over a
given area (C m-2). The stiffness, c is related to the compli-
ance, s by the Kronecker delta as:cijpqspqkl=d(ij)(kl)

As a third rank tensor d or e coefficients have 18 elements.
In the matrix notation it is described as:
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(Eq. 2),

where 1,2, 3, 4,5 and 6 directions are defined as shown in
FIG. 3. These 18 coefficients are reduced to a simpler form
by considering their symmetry. The original hexagonal hol-
low-symmetric (¥2 or D6) symmetry for bone proposed by
Fukada [2] had only the d14 coefficient to measure. This
symmetry, which was later found wrong, suggested that
bone should not exhibit pyroeletricity. Collagen fibre belongs
to point group 3, which has a three-fold rotational axis
(FIG.3,b [19]) as its single element of symmetry [20] and
thus it should be pyroelectric. Lang [21] proved that bone
and tendon (predominantly made of collagen fibres with no
apatite) both showed pyroeletricity and belonged to a hex-
agonal polar class with cylindrical symmetry (¥ or C6) as
below:
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 (Eq. 3).

This matrix is appropriate for a material with a linear texture
and spontaneous polarisation along that axis, as was ap-
proximately the case for tendon and, to a lesser degree for

FIG. 4. Electric polarisation pattern (refs. 27 and
29) in the lower extremity of an infant (a), distal
femur head (b) and a compact ring cut from the
femur diaphysis that shows the radial direction
of polarisation (c).
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FIG. 3. Coordinate system for matrix notations (a)
and texture group ¥ consisting of subunits (ref.
19) having point group symmetry 3 (b).
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rise to a surface potential called zeta (z-) potential [27]. Under
an electric field across the bone/body fluid interface,
electrokinetic phenomenon (streaming potential) results
when one phase moves with respect to the other. Recent
theories [28,29] suggest that, when considered in non-clas-
sical sense, both piezoelectric polarisation and electrokinetic
potential can be responsible for the electromechanical re-
sponse of bone. No role for apatite was however suggested.

Physiological significance

Many authors have reported a correlation between bone
piezoelectricity and its physiological significance [1, 3, 4, 9,
11, 14, 15, 27, 30]. As bone is pyroelectric, it has perma-
nent dipoles. Atehenstaedt [31] has demonstrated electric
polarisation pattern in the lower extremity of an infant (FIG.4)
and explained the role of polarisation in ossification proc-
ess. When a human reaches a certain age, radial polarisa-
tion disappears but longitudinal polarisation remains. So, if
one creates an artificial radial polarisation vector in an area
in the proximity of bone, then bone growth and regenera-
tion can be induced locally in the radial direction [30,31],
thus theorising experimentally observed electrical stimula-
tion of osteogenesis. Based on piezoelectric polarisation in
shear, Guzelsu calculated that, in wet bone, time required
for deposition of an apatite layer having the same thickness
(~10mm) as that of an osteon was about 12 days [30].
Bone can adjust its densities and orientations according to
their functions. This response of bone to its functionality is
known to occur in accordance with Wolff's law. In bone re-
modelling, this works as a feedback mechanism. While po-
larisation (piezoelectric or electrokinetic) in bone has been
considered as responsible for such feedback mechanism,
no quantitative insight is available for the ossification proc-
ess under streaming potential
To some extent, bone remodelling is a continuous process.
A constant source of charge generation is required to sus-
tain the process. Both piezoelectric and electrokinetic phe-
nomena qualify as being the source in vivo. Whether they
are competing or completing phenomenon is a matter of de-
bate. However, it is interesting to note that in bone piezo-
electric polarisation (~1.89 mCm-2) exceeds electret polari-
sation (~0.1 mCm-2). In contrast, electret polarisation in col-
lagen (~ 1 mCm-2) is almost two orders higher than its piezo-
electric polarisation. It is therefore reasonable to assume that
collagen piezoelectricity on its own should not exhibit osteo-
genesis capability. Indeed, decalcified bone (essentially full
of collagen) had failed to cause bone growth despite that its
chemical and piezoelectric property was unchanged [27]. To
compare, the maximum electret polarisation in pure hydroxya-
patite has been reported is ~150 mCm-2 [32], which is less
than a quarter of what has been predicted theoretically for
piezoelectric hydroxyapatite [33]. Apatite in bone is a car-
bonated form of hydroxyapatite, which as a single crystal,
may or may not be piezoelectric, nevertheless, as has been
argued by Shamos and Lavine [5], the ordered assemblage
of small hydroxyapatite crystals within the bone structure may
show this property. In other words this will mean that, in addi-
tion to providing mechanical stiffness to compact bone and
working as a Ca-storage bank, there is also a physiological
role for bone apatite.

Conclusions

Key experimental and theoretical works performed on
bone piezoelectricity over the last five decades were criti-
cally reviewed here. It has been found that, despite numer-
ous efforts, the origin of bone piezoelectricity is not well

understood. The physiological significance of polarisation
in bone was well studied but there are controversies as re-
lated to what causes this polarisation in vivo. Most of the
studies reviewed here considered collagen fibre as the ori-
gin of bone piezoelectricity and its physiological significance.
A quantitative insight into the polarisation in bone, however,
puts question to such assumption. Finally the study sug-
gested that, bone apatite, similar to collagen can be piezo-
electric too. Whether this is the case or not will remain a
matter of further research.
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1. Charakterystyka tworzyw implantacyjnych (metale, polimery, ceramika, tworzywa 
kompozytowe 

2. Zasady projektowania biomateria³ów  
3. Implanty do sterowanej regeneracji tkanek  
4. Metody badañ biozgodno�ci, przegl¹d metod in vitro, metody in vivo  
5. Degradacja sztucznych tworzyw w ¿ywym organizmie - metody badañ  
6. In¿ynieria tkankowa  
7. Regulacje prawne, standardy europejskie, ocena ryzyka 

Charakterystyka studium: 

Zajêcia obejmuj¹ce; wyk³ady i seminaria, dotyczyæ bêd¹ kluczowych zagadnieñ z dziedziny 

in¿ynierii biomateria³ów. Program studiów obejmowaæ bêdzie charakterystykê tworzyw 

wykorzystywanych w medycynie; metali ich stopów, polimerów, ceramiki i oraz wêgla 

syntetycznego i kompozytów. Omówione zostan¹ przyk³ady zastosowañ tworzyw 

syntetycznych w ró¿nych dziedzinach medycyny a mianowicie ortopedii, chirurgii kostnej, 

laryngologii, kardiologii, okulistyce i stomatologii i innych. Przedstawione zostan¹ metody 

projektowania i wytwarzania materia³ów spe³niaj¹cych wymagania stawiane przez medycynê. 

S³uchaczom studium zaprezentowane zostan¹ metody fizykochemiczne stosowane, zarówno 

do charakterystyki materia³u jak i przebiegu jego degradacji (w sztucznym i naturalnym 

�rodowisku biologicznym) oraz metody biologiczne do analizy zjawisk zachodz¹cych na 

powierzchni tworzyw implantacyjnych w kontakcie z ¿ywa komórk¹ i tkank¹. Na zajêciach 

prezentowane bêd¹ (w oparciu o konkretne przyk³ady) metody; FTIR, SEM, mikroskopii 

optycznej i mikroskopii AFM oraz badania mechaniczne z uwzglêdnieniem badañ 

parametrów mechanicznych naturalnych tkanek oraz metody analizy fizycznych parametrów 

powierzchni (energia powierzchniowa, twardo�æ, chropowato�æ). 

Wyk³ady dotyczyæ bêd¹ badania biozgodno�ci w warunkach in vitro i in vivo, omówienia 

normy ISO 10993 (Biologiczna ocena wyrobów medycznych) oraz regulacji prawnych i 

aspektów etycznych zwi¹zanych z badaniami na zwierzêtach. Dodatkowo omówione zostan¹ 

sposoby organizacji, nadzoru i monitorowania badañ klinicznych. 

S³uchacze studium zapoznani zostan¹ z najnowszymi osi¹gniêciami in¿ynierii tkankowej, 

metodami wytwarzania pod³o¿y tkankowych i konstrukcj¹ bioreaktorów. 

______________________________ 
Kandydaci powinni mieæ wykszta³cenie wy¿sze: medyczne, przyrodnicze lub techniczne 

Ostateczny termin zg³oszeñ 05 luty 2006. 
Koszt studium 1 650 PLN 
Szczegó³owe informacje i zg³oszenia: pn. - pt. godz. 10.00 - 14.00, 
Katedra Biomateria³ów, Wydzia³ In¿ynierii Materia³owej i Ceramiki AGH. 
Al. Mickiewicza 30, 30 059 Kraków, paw. A3 II piêtro pok. 228a. 
Nr telefonu: (12) 617 47 38 
e-mail: mblazew@agh.edu.pl
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BI   MATERIA£ÓW 
Instructions to authors

Contributions in English language version should be submitted
to:
Editorial Office

"Engineering of Biomaterials"
AGH University of Science and Technology
Department of Biomaterials,
Al. Mickiewicza 30/A-3, 30-059 Kraków, Poland
fax. (48-12) 617-33-71, tel. (48-12) 617-22-39
e-mail: apowroz@uci.agh.edu.pl

Texts should be delivered on a 3.5-inch diskette, accompanied
by a printout (with a double spacing) including drawings,
photographs, tables etc. Recommended is IBM-compatible MS
format, e.g. Word 6.x (or higher). Illustrations can be enclosed on
diskettes in the formats: .eps, .jpg, .tif, .cdr, .cpt, .gif.

Advised paper length is:
�  review papers and accounts of original unpublished   research -

up to 10 pages (standard manuscript  pages);
�  short communications - up to 5 pages;
�  technical notes - up to 3 pages.

SI units should be used in the text.
Figures, Tables and Equations should be numbered in

corresponding consecutive series of the Arabic numbers.
Layout of the paper should be the following:

�  Abstract (up to 200 words)
�  Key words (3-10 words)
�  Introduction
�  Materials and Methods
�  Results
�  Discussion
�  Conclusions
�  References

References should be made in the text by using consecutive
Arabic numbers in brackets. Full references (including author's
surname and abbreviated names, title of the paper, title of the
journal, volume, year in parenthesis and pages) should be given
in a list at the end of the paper. Abbreviations of journal titles should
be avoided or used in accordance with those listed in Chemical
Abstracts. Whenever a book is cited, the number of the relevant
chapter should be given.

The journal makes no page charges.

Subscription terms
Subscription orders should be addressed to the Polish Society

for Biomaterials in Kraków.
The ordered issues will be delivered consecutively starting from

the date of payment, acknowledged by the bank.
Earlier issues will be supplied if available.

Subscription rates:
Cost of number 47-53: 150.00 PLN

Payment should be made to:
Polish Society for Biomaterials,
Al. Mickiewicza 30/A-3,
30-059 Kraków, Poland
Bank �l¹ski S.A. O/Kraków,
account no.     63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

It is requested to quote the subscriber's name, title of the
journal, desired subscription period and number of the ordered
copies.

Wskazówki dla autorów

Prace do opublikowania w czasopi�mie "In¿ynieria
Biomateria³ów� bêd¹ przyjmowane wy³¹cznie z t³umaczeniem na
jêzyk angielski.

Prosimy je nadsy³aæ na dyskietkach wy³¹cznie w formacie Word
6.x (lub wy¿szy) wraz z jednym egzemplarzem kontrolnego wydruku
i kompletem rysunków i zdjêæ.

Mo¿liwe jest równie¿ do³¹czanie ilustracji w ró¿nych formatach
grafiki typu .eps, .jpg, .tif, .cdr, .cpt, .gif.

Rozmiar artyku³u:
� przegl¹dowego i pracy oryginalnej - do 10 stron standardowego

maszynopisu,
�  komunikatu - do 5 stron,
�  noty technicznej - do 3 stron

Obowi¹zuje uk³ad jednostek SI.
Rysunki, tabele i równania powinny byæ kolejno ponumerowane.
Struktura artyku³u:

�  streszczenie (do 200 s³ów),
�  s³owa kluczowe (3-10 s³ów),
�  wprowadzenie,
�  materia³ i metodyka,
�  wyniki,
�  dyskusja,
�  wnioski,
�  pi�miennictwo (wg systemu Harvard).

Odno�niki literaturowe w tek�cie nale¿y  podawaæ jako kolejne
liczby arabskie w nawiasach kwadratowych.

Pismiennictwo (zawieraj¹ce nazwiska autorów i skróty ich imion,
tytu³ artyku³u, tytu³ czasopisma, tom, rok w   na wiasach okr¹g³ych
i strony) powinno byæ zamieszczone na koñcu artyku³u. Skrótów
tytu³ów czasopism nale¿y unikaæ b¹d� podawaæ zgodnie z Chemical
Abstract.  Cytuj¹c ksi¹¿ki nale¿y podawaæ numery odpowiednich
rozdzia³ów.
Nie przewiduje siê wyp³acania honorariów autorskich.
Prace nale¿y nady³aæ na adres:

Redakcja �In¿ynieria Biomateria³ów�
Akademia Górniczo - Hutnicza
Katedra Biomateria³ów
30-059 Kraków, al. Mickiewicza 30/A-3
fax. (48-12) 617-33-71
tel.  (48-12) 617-22-39
e-mail: apowroz@uci.agh.edu.pl

Warunki prenumeraty
Wydawnictwo Polskie Stowarzyszenie Biomateria³ów w Kra-

kowie przyjmuje zamówienia na prenumeratê, która mo¿e obej-
mowaæ dowolny okres, w którym wydawane s¹ kolejne zeszyty.
Zamawiaj¹cy otrzyma zaprenumerowane zeszyty pocz¹wszy od
daty dokonania wp³aty. Zamówienia wstecz bêd¹ realizowane w
miarê posiadanych zapasów.

Realizacja zamówienia
Warunkiem realizacji zamówienia jest otrzymanie z banku po-

twierdzenia dokonania wp³aty przez prenumeratora.

Konto
Polskie Stowarzyszenie Biomateria³ów
30-059 Kraków, al.Mickiewicza 30/A-3
Bank �l¹ski S.A. O/Kraków,
nr rachunku      63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

Nale¿y podaæ swój adres, tytu³ czasopisma, okres prenumera-
ty i liczbê zamawianych egzemplarzy.

Cena nr 47-53: 150.00 PLN
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