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[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 1-2]

Introduction

For construction of artificial bone substitutes, several
materials have been used. Each of these material types
has its specific advantages and limitations. It is important
to match their mechanical and other chemical and physi-
cal properties. From a wide range of studies performed on
various materials it follows that the bone tissue formation
is influenced by several factors; porosity, wettability, chemi-
cal composition, rigidity etc. [1,2]. This study objection is
to present the influence of hydroxyapatite nanoparticles
additives, commonly used to improve the bioactivity of im-
plants, on mechanical properties (namely flexural strength
and flexural modulus) of composite material potentially
applicable in bone surgery [3,4].

Materials and methods

A composite material based on fabric reinforcement
(Aramid balanced fabric, based on aromatic polyamide fib-
ers HM 215, Hexcel, France) and polysiloxane matrix M130
(Lucebni zavody Kolin, Czech Republic) was prepared; see
TABLE 1 and FIGURE 1.

Monofile diameter [um] 12

I|density [g/cm?]
|| Tensile strength [MPa]
|| Young modulus [GPa]

TABLE 1. Monofile properties of fabric used.

Hydroxyapatite (HAp) powder, particle size avg. 20-70
nm, was added into the matrix before impregnation in the
amount of 0, 2, 5, 10, 15, 20 and 25wgt% (HAp/matrix)
(BABI-HAP-N20 AH, grains in ammonium hydroxyde sus-
pension Berkeley Advanced Biomaterials Inc., San Leandro,
CA, USA), see FIG.2.

For this purpose, the homogenizer DI 18 Basic (IKA
Werke GMbH) was used. A weighted amount of HAp was
gradually inserted into a weighted amount of polysiloxane
matrix M130, so that uniform dispersion of the HAp filler in
the matrix (running speed of the homogenizer 17 500 1/min,
dispersion time 6 hours) was achieved.

After this procedure, the fabric was impregnated by the
matrix/Hap blend and then, after 24 hours, cut into squared
pieces with dimensions 118x118mm. 11 impregnated layers

FIG.1. 3D picture of aramid fabric 20796 (measu-
red by MarSurf TS 50/4 optical equipment, Mahr,
Germany).

FIG.2. TEM pictures of agglomerated needle-sha-
ped nano HAp.

were placed into the curing form with respect to the axis
of fibers (each layer has a same orientation of the warp,
with ply direction (0°) and the fill, with ply direction (90°)).
The green composite was heated in the form at the tem-
perature 135°C for two hours and then cured under pressure
1.1MPa at the temperature 225°C in air atmosphere for 4.5
hours and finally hardened without applying the pressure
at the temperature 250°C for 4 hours. This pressing cycle
corresponds to an observed temperature viscosity rise of
the matrix used. After curing, cured plates were cut with
diamond saw to appropriate size according to further 4-point
bending mechanical tests (see below).

Flexural strength (Ry,) and flexural modulus (E;) in the
direction of the fiber axis were determined by a four-point
bending setup in an Inspekt 100HT material tester (Hage-
wald & Peschke, Germany) with respect to ISO 14125, 10
samples from each group were measured with dimensions
60x2.5x15mm (length x thickness x width), crosshead speed
0.5mm/min, load cell HT Beige 2kN, Maytec Germany.

Results

Seven kinds of composite samples differing by HAp
volume were examined. The open porosity and apparent
density of all composite samles were measured according
to ASTM C-373 (TABLE 2).

The flexure strength (flexure modulus)/HAp volume fac-
tion relationship were determined - FIG.3). The presence
of HAp in composite matrix has, in general, a negative
influence on mechanical properties (possibly due to a lower
cohesion between layers). This fact can be favourable when
looking for a sufficient compromise between mechanical
properties comparable with those of human cortical bone
and sufficient osseoconductivity. Higher volumes of HAp
matrix additives (20, 25%) possibly influence the structure

1
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wgt% (HAp/matrix)  porosity [%] bulk density [g/cm?]
0 14.54 1.18
2 18.03 1.12
5 17.84 1.14
10 15.36 1.19
15 14.30 1.28
20 12.09 1.36
25 14.32 1.32

TABLE 2. The open porosity and apparent density
of composite samples.
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FIG.3. Flexure strength R;, and flexure modulus
E; of composites with HAp nanopartricles.

FIG.4. Pictures of polished cross-section of com-
posite with 5% HAp (left) and 20% HAp (right)
illustrate multiple cracking in cured matrix with
higher amount of HAp.

of cured matrix (FIG.4). In this case, the matrix seems to
be prone to a brittle failure (becoming more ceramic), which
could lead to a lower resistance to fatigue failure, which is
one of limiting factors for applicability of implant materials.

Conclusions

We obtained flexure strength and flexure modulus
of composites based on aramid fabric and polysiloxane
resin with various amount of HAp nanoparticles additives.
It is important to match the compromise between sufficient
mechanical properties and amount of bioactive additives.
It seems that higher amount of additives should have a
negative influence on mechanical properties. As a further
step it will be necessary to define an amount of additives
more precisely (step 1-2%) and also to compare different
size of particles (nano vs. micro).
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Introduction

We develop a new design of an acetabular component
for a total replacement of a hip joint. We indicate on the
basis of the comparison our results of mathematical and
finite element models of a contact stress distribution, 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 symmetrical towards the hip joint stress. The shape
is designed as the basic mathematical models of the dis-
tribution of the contact stress [1]. Three basic forms of this
shape were designed. The cup with the hole was chose as
the most suitable [2].

Materials and methods

We compared two various finite element models of the
hip cup, cup with hole (A) and cup with hole and fillet edges
(B). The models were loaded by five forces. We got contact
stress distribution between the head and the modified hip
cup. The each of those forces had different value and differ-
ent direction of a loading. The forces matched values of a
resultant hip joint force in hip joint in the course of different
movement of a human body.

Results

The resultant contact stress distributions are on the FIG-
URES 1-5. The resultant contact stress distributions for each
model at loading of a first force are in FIGURE 1, for second
force in FIGURE 2, for third force in FIGURE 3, for fourth
force in FIGURE 4 and in FIGURE 5 for last force.
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Discussion and conclusion

Decrease of the contact stress gradient by way of modi-
fication of the non-weigh bearing area was succeeded. The
maximal value of the contact stress was increased by the
hole in the non-weigh bearing area. This value was on the
edge of the hole. We substituted this stress concentrator and
a cup margin by fillet edge. We tried to decrease maximal
value of the contact stress by this trim. We tried to decrease
enhancement of the contact stress by fillet edge. The maxi-
mal value of the contact stress was decreased by this fillet.
The resultant contact stress distribution was not negatively
affected by this trim. The results are in the FIGURES 1-5.
The fillet inside edge of the cup and edge of the hole in the
non-weigh bearing area was acquired more homogenous
contact stress distribution. The contact stress distribution
and maximal value of the contact stress is influenced by the
different geometry of a contact surface. This fillet decreased
maximal value of one third. We found out from comparison
of results of the distribution of the classic cup that fillet edge
did not influence gradient of the resultant contact stress
distribution. The change geometry influence maximal value
of the contact stress distribution only.
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Abstract

Two scaffolding materials for cartilage regeneration
were produced from poly(L-lactide-co-glycolide) (PLG)
and PLG modified with sodium hyaluronate (PLG-
Hyal). The scaffolds were characterized in terms of
their microstructure and surface chemistry. Biological
properties of the scaffolds were also evaluated by im-
plantation of the scaffolds into auricular cartilage of the
rabbits for 1 and 4 weeks. Histological and histochemi-
cal examinations show that both scaffolds promote
regeneration of the cartilage, although the quickest re-
generation was found after implantation of PLG-Hyal.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 3-5]

Introduction

Defects and diseases of cartilage (articular, nasal, aural)
have been often treated surgically with the use of autografts,
allografts or artificial biomaterials. For example in the treat-
ment of auricular reconstruction silicone implants were the
most frequently utilised, but they have gradually lost favour
due to unacceptably high rates of infection and extrusion
[1]. Recently porous polyethylene is the most widely used,
because of its lower tissue reaction and better resistance
to collapse [2]. It was shown that resorbable polymers such
as polyglycolide and polylactide support chondrocyte adhe-
sion and formation of cartilaginouslike tissue in dynamic
conditions in vitro [3]. In order to better mimic the structure
and composition of the cartilage extracellular matrix hy-
aluronic acid or hyaluronyan / polymeric scaffolds are also
produced [4].
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surgery. The porous scaffolds were produced from biocom-
patible and resorbable polymer — poly(L-lactide-co-glycolide)
(PLG) acting as a supportive matrix. A thin layer of sodium
hyaluronate (Hyal) was also deposited on the surface as
well in the pore walls of PLG scaffolds in order to provide
biologically active molecules promoting differentiation and
regeneration of the tissue. Physical and chemical proper-
ties of the scaffolds were evaluated and the scaffolds were
implanted in the rabbit auricular cartilage.

Materials and methods

Materials

A copolymer of L-lactide and glycolide (PLG), with the
molar ratio of L-lactide to glycolide 85:15 (molecular masses:
M,=80kDa, M,=152kDa), was synthesised in the Centre
of Polymer and Carbon Materials (Polish Academy of Sci-
ences, Zabrze, Poland) according to the method described
previously [5].

The PLG scaffolds were produced by solvent casting/
particulate leaching technique. Sieved sodium chloride
particles (POCh, Gliwice, Poland) of defined grain fraction:
250um-320um, were mixed with 10% (w/v) copolymer solu-
tion in methylene chloride (POCh, Gliwice, Poland) in such
proportions that a salt volume fraction of 85% was obtained.
The mixture was transferred into polypropylene vials
(diameter 12mm, 5ml volume) and dried overnight in the air,
followed by vacuum treatment at a reduced pressure for 48h.
Next, the vials with the rigid salt/polymer mixture were cut
into slices of the thickness of 2mm and placed into 100ml
of ultra high purity water (UHQ-water, produced by Purelab
UHQ-PS apparatus, Elga, UK). The water was exchanged
several times until the conductivity of the water after washing
was about 2uS/cm, which took 2-3 days. The samples were
then dried in a vacuum oven at 35°C for 72h.

The PLG-Hyal scaffolds were produced according to
the following procedure. UHQ-water was used to dissolve
hyaluronic acid (Na salt powder, CPN Spol. s r.o., Czech
Republic) to the concentration of 80ug/ml. Subsequently,
each scaffold was put in 5ml of the solution in the glass vial
and placed in a vacuum oven to apply a vacuum of 0.08MPa
for 10min, in order to impregnate the whole scaffold with
sodium hyaluronian solution. The scaffolds were then dried
in air for 24h followed by drying under vacuum for 72h, and
stored in a desiccator prior to use.

Materials characterization

The microstructure of the scaffolds was studied with the
use of a scanning electron microscope (Nova NanoSEM
200, FEI, U.S.A.); accelerating voltage 5kV, magnification:
600x, vacuum 60 Pa, without any coating with a conduc-
tive layer.

Fourier transform infrared spectroscopy analysis (FTIR)
was performed in the attenuated total reflection mode (ATR)
with the use of Digilab FTS60 (BioRad).

Implantation

The experiment was performed according to the EU ISO
10993-6 guidelines and the study protocol was approved by
the local bioethics committee in Katowice (No 17/2007, 21
Feb 2007). Before implantation the samples were sterilized
with hydrogen peroxide plasma method (Sterrad 120, ASP,
Johnson & Johnson). Four adult white New Zealand rabbits
were used in the experiment. The animals were operated in
general anaesthesia. Superichondrically 6 mm x 4 mm frag-
ment of the auricular cartilage was removed and replaced

with the scaffold (6x4x1.5 mm). Each animal received two
implants: PLG or PLG-Hyal scaffolds were implanted into
the right and left ears. The tissues were sutured with poly-
glycolide 3-0 Safil. After 1 and 4 weeks from the surgery
the animals were painlessly euthanized by an overdose of
Morbital (200 mg/kg body weight).

Histological and histochemical evaluation

Implants and surrounding tissues were excised, frozen
in carbon dioxide ice and subsequently sectioned with
a cryostat microtom into slices 10 um thick. Obtained slices
were stained by the May-Griinwald Giemsa (MGG) method
to estimate the tissue morphology, number of inflammatory
cells, and degradation process of the scaffolds. The relative
number of inflammatory cells and the activity of hydrolytic
enzyme acid phosphatase (AcP) revealed by Goldberg and
Barka method [6] were used to assess the extent of inflam-
mation in tissues around the implants.

Observations were made using an optical microscope
(Olympus BH2, objectives 4x and 10x), and pictures were
taken with a digital camera.

Results and discussion

The microstructure of the scaffolds observed under
scanning electron microscope is presented in FIG.1 A, B.
The pore walls of the PLG-Hyal scaffolds (FIG.1B) are much
rough and textured than those of PLG (FIG.1A) because of
the presence of hyaluronate layer on their surface.

Presence of hyaluronate was also proved by infrared spec-
troscopy (FTIR-ATR) (FIG. 2A, B). It can be seen that all peaks
characteristic of poly(L-lactide-co-glycolide) at 1730 cm-"
assigned to C=0 and peaks in the range of 1000-1400 cm-"
attributed to C-O and C-O-C stretching vibrations [7] appeared
in both PLG and PLG-Hyal materials. However extra peaks:
at 1530 cm', at 2800 cm' and at 3600 cm™' were observed in
the spectra of PLG-Hyal scaffolds. These peaks attributed
to amide Il, C-H, and O-H stretching vibrations, respectively,
are characteristic of hyaluronic acid and hyaluronates [8].

FIG.1. SEM micrographs of PLG (A) and PLG-Hyal
scaffolds (B)
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FIG.2. FTIR-ATR spectra of PLG (a) and PLG-Hyal
scaffolds (b).



FIG.3. Histochemical pictures of PLG scaffolds
(A) and PLG-Hyal (B) scaffolds 1 week after
implantation; acid phosphatase (AcP) staining,
optical microscope Olympus BH2, objective
10x; s — scaffold, arrows indicate macrophages
stained in red.

FIG.4. Histological pictures of PLG scaffolds (A)
and PLG-Hyal (B) scaffolds 4 weeks after implanta-
tion; MGG staining, optical microscope Olympus
BH2, objective 4x; s — scaffold, g — granulation
tissue, c — cartilage, nc — neo-cartilage regenerat-
ing towards scaffolds.

All animals survived the surgery. No wound healing
complications were observed after the surgery and during
the whole experiment.

For histological evaluation tissue slices containing im-
planted scaffolds were stained with May-Griinwald-Giemsa
(MGG), an acid-sensitive histological stain enabling visuali-
zation of inflammatory cells and evaluation of degradation
process of aliphatic polyesters [9]. Moreover, histochemical
staining for the activity of acid phosphatase was made in
order to evaluate the number of inflammatory cells and the
extent of inflammation in tissues around the implants.

1 week after implantation both scaffolds were infiltrated
mainly by neutrophils, e.g. cells predominant in acute in-
flammation. Inflammatory exudate in the implant site was
observed. It was stronger in the case of PLG than in PLG-
Hyal scaffolds. Macroscopically, bigger swelling was also
seen around PLG implants. The activity of AcP was slightly
higher in PLG-Hyal implants due to faster macrophage influx
(FIG.3). It suggest, that more intense inflammation helped
in tissue transformation, because it was clearly seen that
PLG-Hyal scaffolds were better fixed in newly forming granu-
lation tissue compared to PLG scaffolds. Both scaffolds were
transparent and their microstructure was not changed.

4 weeks afterimplantation the exudate was not present and
the scaffolds were well settled in granulation tissue (FIG.4).
Inflammatory cells such as macrophages, mast cells, eosi-
nophils, and numerous multinucleated foreign body giant
cells (FBGC) were observed close to the implants. Slices
stained for AcP showed similar activity of the enzyme in
tissues with both implanted materials. Macroscopically,
the ears were much thicker in the case of PLG than in the
case of PLG-Hyal implants. The scaffolds changed colour to
brown indicating early degradation process of PLG polymer.
New cartilage tissue regenerating towards the scaffolds was
clearly visible.

In conclusion, both materials developed in this study
seem to be good scaffolding materials promoting regen-
eration of auricular cartilage, although the quickest tissue
regeneration was found after implantation of PLG-Hyal.
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Abstract
Cell immobilization or encapsulation has been ex-
tensively investigated with the purpose of to providing
immunoisolation but few attempts have been made to
use this strategy for tissue regeneration.
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Our research efforts are currently focused on the
functionalization of natural polymers, namely poly-
saccharides, to promote their interaction with biolo-
gical systems. Osteoprogenitor and stem cells were
immobilized within alginate microspheres conjugated
with oligopeptides including the Arg-Gly-Asp (RGD)
sequence. Polymers were further modified to improve
their biodegradability. After immobilization and under
dynamic cell culture conditions, immobilized cells were
viable, proliferated and differentiated. Immobilized
cells further synthesized an extracellular matrix and
expressed bone phenotypic markers, which indicates
the capability of this approach to promote the rege-
neration of bone tissue. Current efforts are focused
on promoting vascularization of bone tissue by using
angiogenic factors as well as endothelial cells.
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Abstract

The great technological development in materials
engineering together with quantum mechanical effect
called giant magnetoresistance (GMR) observed in
thin film structures composed of alternating ferromag-
netic and nonmagnetic metal layers have evolved to
the point where their synergistic combination have
culminated in a new field of multidisciplinary research
and in new applications.

Paper shows results of investigations of nanocom-
posites consisting of magnetic metallic (alloy) nano-
particles (MMNPs) embedded in a dielectric matrix
(like SiO, or Al,O,). The studied (Fe,,sC0, 4525y 10)X
(A,03) 1004 (17<x<65at. %) films with thickness d of 3 to
5um were manufactured using ion-beam sputtering of
the compound target with argon onto the motionless
water-cooled substrate. The films were deposited onto
glass-ceramic substrates for electrical measurements
and on thin aluminium foils. The composites have been
investigated by means of Mdssbauer spectroscopy,
AC/DC measurements and magnetometry.

Incorporation of oxygen into the nanocomposite
structure allows formation of soft ferromagnetic core
(alloy)—shell (oxide) structure that is opening wide
opportunities for tailoring of magnetic, electric and
magnetotransport properties of nanocomposites.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 6-7]

Introduction

The quick advances in material sciences have provided
a broad framework for implementing multifuncionality in
materials. Multifunctional materials embedded in an adap-
tive composite system have presented an exceptional pos-
sibility in engineering consideration problems. It is believed
that broadly discussed in literature [1-9] the ferromagnetic
nanomaterials possessing giant magnetoresistivity (GM) and
spin-dependent tunnelling (SDT) effects are very promising
for applications in biomedical and bioengineering fields as
they allow the elaboration and production of magnetic nano-
sensors. The elementary concept of sensors in biomedical
application is to prepare multifuncionally highly integrated
composite provided data on the structural environment to
a processing and control computerised system which in
turn signals can modify the structural properties. Particu-
larly, core-shell nanocomposites contained soft magnetic
Fe-based oxides have captured a dominant position due
to their superior chemical and thermal stability, hardness,
non-toxicity and biocompatibility [10].

In order to exploit the full potential of such materials a
detailed understanding of nanostructure property correla-
tion is needed. Present paper is aimed on the investigation
of nanocomposites consisting of magnetic metallic (alloy)
nanoparticles (MMNPs) embedded in a dielectric matrix (like
SiO, or ALLO;). Incorporation of oxygen into the nanocom-
posite structure allows formation of soft ferromagnetic core
(alloy)—shell (oxide) structure that is opening wide opportuni-
ties for tailoring of magnetic, electric and magnetotransport
properties of nanocomposites.

Materials and methods
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FIG.1. DC magnetoresistance (A) and magneti-
sation M at B=400mT (B) of the composite films
of series 1 (pure Ar ambient) and 2 (mixed Ar+O
ambient) vs composition X.

The studied (Fey 45C04 45250 10)X(Al,03) 1004 (17<x<65 at.%)
films with thickness d of 3 to 5um were manufactured us-
ing ion-beam sputtering of the compound target with argon
onto the motionless water-cooled substrate. The films
were deposited onto glass-ceramic substrates for electrical
measurements and on thin aluminium foils for Méssbauer
investigations. Films were deposited either in pure argon
(Ar) at a pressure of 8.0x10“Pa (samples of series 1) orin
argon-oxygen (Ar+O) gas mixture at the total pressure of
9.6x102 Pa and partial pressure of oxygen of about 4.4x10-2
Pa (samples of series 2).

The composites have been investigated by means
of Moéssbauer spectroscopy, AC/DC measurements and
magnetometry. Méssbauer spectra have been recorded at
room temperature in transmission geometry using ’Co/Rh
source (40mCi) and fited MOSMOD program. The AC/DC
conductance was measured in the temperature range of
77-350K using flow cryostat system. For DC conductivity o
measurements the two probe method was used. The real
Z’ and imaginary Z” parts of impedance in the frequencies
f=102-106Hz were measured by a precise AC bridge HP-



4284A and PC-based control system. Magnetoresponse
was performed by alternation grads magnetometer at 300K
with applied B€600mT.

Results and discussion

Magnetotransport and magnetic properties

The DC/AC measurements, at room temperature and
for the samples of both series, have showed that the rela-
tive magnetoresistance (MR) Ap(B)/p(0) or low-frequency
AZ'(B)/Z'(0) of the studied nancomposite films was negative
and obeying the relationship of MR- B¢ as the magnetic
induction B increased. Dependences of MR on composition
at constant B displayed principally different behavior for the
samples deposited in Ar than that in Ar-O mixture (FIG.1A).
The negative sign of MR and the exponential factor k~2
confirmed the tunnel character of the carrier transport for
the studied nanocomposites [11]. Note also that maximal
sensitivity of p and low-frequency Z' to magnetic field was
very closely to percolation thresholds Xc estimated previ-
ously from electrical measurements (45-47 at.% for series
1 and ~ 55 at. % for series 2) [12].

The dependency of the magnetization M as a function
of X (FIG.2 B) showed that the tendency of sharp growth
of M with the increase of metallic fraction ratio is exhibited
only at X>X, for the samples sputtered in Ar+O mixture
at conservation of their low coercivity [13]. At the same time,
for the films deposited in a pure argon the M(X) dependence
of the films was characterized by a maximum at X close to
X. showing then fast decrease.

Mossbauer spectroscopy

FIG.2 shows Méssbauer spectra for the samples of vari-
ous X fractions of metallic phase and for both series of sam-
ples. As evidenced from the FIG.2A, spectra of the series 1
revealed quite expected transition from nonmagnetic to mag-
netic state. For X<45-47at.% spectra were reasonably fitted
with two Fe® doublets (D1:1S=0.13-0.14mm/s, QS=0.88-
1.12mm/s; D2:1S=0.04-0.05mm/s, QS=0.49-0.52mm/s)
while at X values higher than 47at.% - with two sextets and
the hyperfine magnetic field values close to those of FeCo
alloy [14]. Such transformation should be assigned to the
structural change from non-interacting superparamagnetic
FeCoZr nanoparticles (probably of two different mean sizes)
to the ferromagnetic interacting net of these ones.

Contrary to the previous case, spectra of the samples
deposited in Ar+O mixture (series 2) showed nonmagnetic
state of nanocomposites independently on Co, 4sF€g 4525010
MMNPs fraction (FIG.2B). The best fitting of spectra at
X<55at.% was obtained with two Fe®* doublets and one
Fe?* doublet.

The extracted hyperfine parameters assumed that Fe®*
doublets should be assigned to residual (non-oxidized)
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FIG.2. M6ssbauer spectra of nanocomposite films
sputtered in pure Ar (A) and Ar-O (B) ambient.

FeCoZr nanoparticles and oxidized FeCoZr nanoparticles
(complex FeCo-based oxides) while Fe?* doublet reflected
the formation of hercynite phase (FeAl,O,) [13]. For
X>55at.% only subspectra corresponding to FeAl,O, and
oxidized FeCoZr nanoparticles were detected indicating
total oxidation of nanoparticles.

Conclusions

1. The presented work revealed that insertion of oxygen
into argon gas in a sputtering chamber at deposition of
nanocomposite films with CoFeZr nanoparticles embedded
in amorphous alumina matrix have a very strong influences
on structure, magnetic behaviour and magnetotransport of
the samples.

2. The introduction of oxygen resulted in oxidation of metal-
lic nanoparticles and formation of core (alloy)—shell (oxide)
structure inside of dielectric matrix. The last caused doubling
of magnetoresistive effect at conservation of low coercivity
of the films that potentially allows using them as magneto-
sensitive devices working in AC regime.
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[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 8-11]
Wprowadzenie

Nanorurki weglowe uznawane sg jako obiecujacy
materiat dla zastosowania, zardwno w technice jaki
i w medycynie ze wzgledu na unikatowe wtasciwosci mecha-
niczne, elektryczne i chemiczne. W medycynie prowadzone
sg badania nad zastosowaniem nanoform wegla w inzynierii
tkankowej, terapii genowej, nosnikach lekéw i w konstrukc;ji
implantow [1].

Jednakze nowe technologie zwigzane z zastosowaniem
nanorurek weglowych dla celéw biomedycznych muszag
by¢ bezpieczne. Tymczasem, mechanizm oddziatywania
nanorurek weglowych ze srodowiskiem biologicznym
(in vitro i in vivo) jest stosunkowo stabo rozpoznany [2].
Liczne badania toksycznosci nanorurek wskazuja, iz jest
to materiat toksyczny, podczas gdy szereg innych badan
$wiadczy, iz CNT moga by¢ zastosowane jako doskonate
podtoze dla wzrostu komorek [3,4]. Na poziomie komaérko-
wym wiekszo$¢ nanoczagstek jest w stanie przedostawac
sie do wnetrza komorki w wyniku procesu endocytozy
[5,6]. Wiasciwosci powierzchniowe oraz mate rozmiary
nanorurek weglowych sprawiajg iz moggq one bra¢ udziat
W przytgczaniu oraz transporcie toksycznych substancji
chemicznych, zanieczyszczen, metali przejsciowych, a
takze organicznych produktow spalania do wnetrza komérki
wykorzystujac mechanizm endocytozy. Duze rozwiniecie
powierzchni nanoczastek moze przyczyniac¢ sie do produkgiji
wolnych rodnikéw, ktére mogg doprowadzi¢ do zniszczenie
komorki poprzez uszkodzenie jej DNA, biatek a takze btony
komorkowej. Dodatkowo substancje obce takie jak metale
przejsciowe, zanieczyszczenia mogg powodowacé nasilenie
reakcji toksycznej samego materiatu, ktéry normalnie uwa-
zany jest jako materiat nietoksyczny. Dlatego tez konieczny
jest rozwdj nowoczesnych urzadzeh i metod stuzacych do
lepszej oceny wptywu nanoczastek na organizm zywy.

Celem niniejszej pracy byto badanie biozgodnosci jed-
nosciennych nanorurek weglowych w warunkach in vitro i
in vivo.
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Introduction

Carbon nanotubes have been considered as a promising
material both technical and medical application due to the
unique mechanical, electrical and chemical properties. In
medical area, it is considered the use of carbon nanotubes
as a material for tissue engineering, gene therapy, drug
carriers etc. [1].

However, new technologies involved with the use of car-
bon nanotubes for biomedical applications must be safety.
While the toxicological mechanisms of in vitro and in vivo
response of carbon nanoparticles are poor understood [2].
The number of studies for research on the toxicology indicate
that carbon nanotubes can be cytotoxic, while others have
shown nanotubes to be excellent substrates for cellular
growth [3,4]. At the cellular level, most of nanoparticles
are able to get inside the cell via endocytosis. Endocytotic
pathways into cells can either lead to the endosomal and
lysosomal compartments or else via cell-surface lipid raft
associated domains know as caveolae [5,6]. The surface
properties and very small size of nanoparticles and nano-
tubes provide surfaces that may bind and transmit toxic
chemical pollutants, transition metals and organic chemical
combustions products inside the cells via these pathways.
The very large surface area of nanoparticles can generate
of harmful free radicals which can cause cell damage by
attacking DNA, proteins and membranes. Additionally, the
foreign substances such as transition metals, pollutants
could enhance the toxicity of some nanoparticles which
normally would not induce toxic action. That is why it is
required to develop new tools and methodologies for better
assessment of nanoparticles impact on human health.

The aim of this study was in vitro and in vivo assess-
ment of biocompatibility of single wall carbon nanotubes
(SWNT).



Materialy i metody

Przedmiotem badan byty jednoscienne nanorurki weglo-
we (SWNT) (NanoCraft Inc.). Srednica nanorurek wynosita
od 2 do 3nm zas diugos$¢ zawarta byta w granicach od 30 do
50nm. Rozwinigcie powierzchni wynosito ok. 192,44m?/g.

Badania in vitro

Zywotno$é komérek (ludzka linia osteoblastyczna -
hFOB1.19) w kontakcie z nanorurkami oznaczana bytfa po
7 dniach hodowli. Nanorurki weglowe zawieszone byty w
medium hodowlanym odpowiednio w ilo$ci; 0,8mg/mli 2mg/
ml. W 12 dotkowych ptytkach hodowlanych umieszczono po
1ml roztworu nanorurek i dodano 2cm? zawiesiny komoérek w
medium hodowlanym. Hodowla prowadzona w inkubatorze
w temperaturze 37°C w powietrzu zawierajagcym 5%CO,.
Chemiluminescencja mysich makrofagow w PMI z 15%
surowicg bydlecg oznaczana byta za pomoca luminometru
Lucy 1 (Athos, Salzburg, Austria) w celu okreslenia czy na-
nomateriat weglowy nie indukuje makrofagéw do produkcji
wolnych rodnikéw.

Przeprowadzono rowniez badanie nanorurek weglowych
w kontakcie z ludzkimi osteoblastami z linii MG63 (European
Collection of Cell Cultures, Salisbury, UK). Jednoscienne
nanorurki weglowe zawieszone byly w buforze fosfora-
nowym (PBS) odpowiednio w ilosci 0,4mg/ml i 4mg/ml.
Po 1ml roztworu nanorurek umieszczano w 24 dotkowych
ptytkach hodowlanych i zasiedlono komérkami. Kazdy
dotek hodowlany zawierat 1700 komorek/cm?, inkubacja
przeprowadzona zostata w 2ml medium Eagle (Sigma, USA)
z dodatkiem 10% surowicy bydlecej (Seback GmbH, Alden-
bach, Germany) w inkubatorze, w atmosferze powietrza
z dodatkiem 5%CO,. Komorki hodowano odpowiednio przez
1, 3 i 7 dni, a nastepnie poddano trypsynizacji i zliczaniu
w komorze Burkera.

Badania in vivo

Nanorurki weglowe (4mg SWNT) implantowano do
miesnia szkieletowego szczura (4 zwierzeta w serii). Od-
powiednio po 7, 30 i 90 dniach po implantacji, zwierzeta
usmiercano, a implantowany materiat wraz z otaczajaca go
tkanka pobierano do badan. Pobrane probki mrozono i cieto
za pomocg mikrotomu na kawatki o grubosci 8um. Na otrzy-
manych skrawkach przeprowadzono badania histologiczne
i histochemiczne w celu oceny procesu regeneracji tkanki.

Wyniki

Badania biologiczne wykazaty, iz Zywotno$c¢ osteoblastow
z linii hFOB1.19 w kontakcie z SWNT zalezy od stezenia
nanoczastek w medium hodowlanym (RYS.1). Zywotno$é
osteoblastéw w kontakcie z wieksza iloscig SWNT (2mg/ml)
byta nizsza (ok. 62%) w poréwnaniu z zywotnoscig komdérek
w prébce kontrolnej (ok. 100%). Natomiast przezywalnos¢
komorek w kontakcie z mniejszg ilosciag SWNT (0,8mg/ml)
byta poréwnywalna zywotnoscig komérek w prébce kon-
trolnej (o0k.100%).

llos¢ komdrek MG63 po kontakcie z SWNT po 1,317 dniu
hodowli byta rézna i zalezata réwniez od stezenia SWNT w
medium hodowlanym (RYS.2). Najmniejszg ilo$¢ komdrek
MG63 zaobserwowano dla prébki zawierajgcej 4mg/ml
SWNT (41099,8+2409,9 komorek/cm? po 7 dniach), pod-
czas gdy dla prébki zawierajacej 0,4mg/ml SWNT wartosé
ta byla prawie dwa razy wyzsza (80312,4+2731,6 komo-
rek/cm?). Jednakze, ilos¢ komorek zaréwno po kontakcie

Materials and methods

Single wall carbon nanotubes (SWNT) examined in this
study were received from NanoCraft, Inc. of Renton (USA).
Nanotubes were 2 to 3nm in diameter and 30 to 50nm in
length. The surface area of SWNT was about 192,44m?/g.

In vitro examination

The cellular viability was determined after 7 days seeding
in order to get an initial evaluation of the biocompatibility of
single wall carbon nanotubes. A human osteoblastic line of
hFOB1.19 was used in this experiment. Single wall carbon
nanotubes were suspended in a culture medium at concen-
tration of 0,8mg/ml and 2mg/ml respectively. Solutions of
SWNT (1ml) were placed in 12-well culture plates, and 2cm?
of the cells suspension in culture medium were added to
these samples. Cultures were grown in the incubator with
5% CO,/95% air atmosphere at a temperature of 37°C.

The growth and proliferation of human osteoblast-like
cells of the line MG63 (European Collection of Cell Cultures,
Salisbury, UK) on carbon nanotubes were studied. Single
wall carbon nanotubes were suspended in a PBS at con-
centration of 0,4mg/ml and 4mg/ml respectively. Solutions
of carbon nanotubes (1ml) were inserted into polystyrene
multidishes (24 wells) and seeded with osteoblast-like cells.
Each dish contained 17000cells/cm? was incubated in 2ml
of Dulbecco-modified Eagle Minimum Essential Medium
(Sigma, USA) supplemented with 10%Fetal Bovine Serum
(Seback GmbH, Aldenbach, Germany) in humidified air at-
mosphere containing 5% of CO,. Cells were cultured for 1,
3 and 7 days and after these days the cells were harvested
by trypsin and counted in a Biirker’'s chamber.

The chemiluminescence of mouse peritoneum macro-
phages in RPMI with 15%foetal bovine serum was examined
using a luminometer Lucy 1 (Anthos, Salzburg, Austria), in
order to check production of free radicals by macrophages
in contact with single wall carbon nanotubes. 50ug of nano-
tubes and opsonized with the mouse serum-zymosan- were
added to the cells (at a concentration of 5x10°) and photon
emission was measured over a period of 60min.

In vivo examination

Carbon nanotubes were implanted into the skeletal mus-
cle of adult rats. Each animal received 4mg of SWNT placed
into the gluteal muscle. At 7, 30, 90 day after implant surgery,
4 (at each time point) animals were sacrificed and tissue
specimens containing the implanted material were excised.
The samples were frozen in liquid nitrogen and next cut into
8um thick slides in cryostat microtome. To estimate the proc-
esses of tissue regeneration histological and histochemical
reactions were carried out on the obtained slides.

Results

The biological study indicated that the osteoblast-like
cells (hFOB1.19) viability in contact with single wall carbon
nanotubes depend on concentration of nanoparticles in
culture medium (FIG.1). The osteoblast viability in contact
with higher concentration (2mg/ml) of SWNT is lower (about
62%) as compared with control samples (about 100%).
However, the osteoblast survivability in contact with lower
concentration (0,8mg/ml) of SWNT was the same value as
control sample (about 100%).

On day 1, 3 and 7 after seeding the number of osteob-
last- like cells MG63 on examination samples were different
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RYS.1. Zywotnos$é osteoblastéow (hFOB1.19) w
kontakcie z SWNT.

FIG.1. Osteoblast-like cells (hRFOB1.19) viability in
contact with SWNT.
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RYS.3. Chemiluminescencja makrofagéw stymulo-
wanych zymosan oraz nanorurkaim weglowymi.
FIG.3. Chemiluminescence of macrophages sti-
mulated with zymosan and carbon nanotubes.

z probkami zawierajgcymi 0,4mg/ml i 4mg/ml SWNT byta
nizsza w porownaniu z prébka kontrolng (124138,3+1839,1
komorek/cm?).

Makrofagi petnig bardzo znaczgcg role w reakc;ji
zapalnej, dlatego tez badano oddziatywanie makrofagow
z jednosciennymi nanorurkami weglowymi w celu oceny
ich cytotoksycznosci. Metoda chemiluminescencyjna po-
zwala na sprawdzenie czy makrofagi ulegajg pobudzeniu
do produkgji wolnych rodnikéw w kontakcie z materiatem.
Uzyskane wyniki wskazujg iz makrofagi nie indukujg po-
wstawania wolnych rodnikow w kontakcie z nanomateriatem
(SWNT) (RYS.3).

W warunkach in vivo nanorurki (SWNT) byty jednorod-
nie rozproszone w migsniu szkieletowym szczura i dobrze
fagocytowane przez makrofagi (RYS.4). Fagocytowane
nanorurki wyprowadzane byly przez makrofagi z miejsca
implantacji i akumulowane w okolicznych weztach chton-
nych. W poblizu implantowanego materiatu zaobserwowano
naczynia krwionosne oraz regenerujgce widkna migsniowe
z na ogot prawidtowym poziomem enzymu OCC (oksydaza
cytochromu C) (RYS.5).

Whioski

Wyniki badan odpowiedzi biologicznej na nanomateriat
w warunkach in vivo i in vitro nie sg spodjne i charakteryzujg
sie zarowno wynikami swiadczacymi o wysokiej biozgod-
nosci materiatu jak i toksycznosci.
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RYS.2. Wzrost ilos¢ komérek MG63 w kontakcie
z ré6zng koncentracja SWNT oraz PS po 1,3,17
dniu hodowli.

FIG.2. Number of MG63 cells grown for 1,3 and 7
days on PS and different concentration SWNT.

RYS.4. Przekroj przez miesien zawierajacy SWNT.
Barwienie histologiczne May-Griinwald-Giemsa
(MGG).

FIG.4. The cross-section through the muscle
with SWNT. Histological staining: May-Griinwald-
Giemsa (MGG).

and depend on concentration of SWNT (FIG.2). The lowest
number of MG63 cells was observed on the samples con-
taining 4mg/ml SWNT (41099,8+2409,9cells/cm? after 7 day)
for the samples containing 0,4mg/ml SWNT the number of
cells was almost twice higher compare with samples con-
taining 4mg/ml SWNT. However, the number of cells both
the samples containing 0,4mg/ml SWNT and the samples
containing 4mg/ml SWNT was considerably lower in com-
parison with control samples (PS — polystyrene).

Macrophages play a prominent role in regulation of
inflammatory response, their interactions with single
wall carbon nanotubes were determined for preliminary
toxicological assessments of nanomaterials. The chemilu-
minescence method was used in order to check whether
the macrophages might undergo activation and release
free radicals in contact with single wall carbon nanotubes.
The obtained results indicate that SWNT did not activate the
macrophages to release free radicals, witch could be toxic
for the surrounding cells and tissues (FIG.3).

In vivo condition SWNT were uniformly dispersed into the
muscle tissue of rat and well phagocitosed by macrophages
(FIG.4). The phagocitosed particles of SWNT were carried
out by macrophages from the place of implantation and ac-
cumulation inside the nodes. Numerous regenerating mus-
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Badania w srodowisku in vitro wykazaty
iz zywotnos¢ oraz proliferacja osteoblastéw
zalezy od ilosci jednosciennych nanorurek ==
weglowych. Jednoczesnie, badania in vitro
wykazaty, ze komorki w kontakcie z SWNT
wykazujg normalny wzrost i morfologie bez |
efektu cytotoksycznego. Dodatkowo zaob-
serwowano brak aktywacji makrofagéw do
produkcji wolnych rodnikéw $wiadczacg o
braku toksycznosci nanorurek weglowych
SWNT.

Odpowiedz tkanek w warunkach in vivo
na implantowany nanomateriat weglowy jest
ztozona. Transport SWNT, przez makrofagi
z miejsca implantacji do lokalnych weztow |
chtonnych moze swiadczy¢é o niepozada-
nych efektach zwigzanych z cytotoksycz-
noscig. Podczas gdy brak tkanki fgcznej
otaczajgcej implant oraz szybka regene-
racja tkanki jest czynnikiem $wiadczacym
0 biozgodnosci materiatu.

Nanomateriaty wykazujg szereg cha-
rakterystycznych wtasciwosci takich jak
duza ilo$¢ powierzchni w przeliczeniu
na mase materialu oraz wysoka energia
powierzchniowa. Dlatego wydaje sie, ze kluczem do zro-
zumienia specyfiki reakcji nanomateriatu z biologicznym
srodowiskiem jest analiza procesdw zachodzacych na
powierzchni nanoczastek. Wysoka (najprawdopodobniegj)
absorpcja biatek na powierzchni nanoczastek, zawartych
w medium hodowlanym moze zmienia¢ znaczaco jego sktad
chemiczny co przypuszczalnie wptywa na wzrost komoérek
w warunkach in vitro. Natomiast odpowiedz biologiczna
in vivo, jest o wiele trudniejsza do wyttumaczenia. Adsorp-
cja biatek na powierzchniach nanorurek czyni je z jednej
strony niewidzialnymi dla uktadu obronnego, jednoczesnie
obserwuije sie intensywne wnikanie nanoczastek do wnetrza
komorek i transport do weztéw chtonnych.
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RYS.5. Przekrdj przez miesnien zawierajacy SWNT.
Reakcja histochemiczna na obecnosé.

FIG.5. The cross-section through the muscle
with SWNT implants. The reaction for the OCC
activity.

cle fibres with different

enzyme (OCC) and
blood vessels were
observed in contact
with carbon nano-
tubes (FIG.5).

Conclusion

This preliminary
4 in vitro study suggest
§ that the viability and
proliferation of the
osteoblast like cells
depends on the con-
centration of SWNT.
Simultaneously,
in vitro studies found
that human osteoblast
— like cells response
to carbon nanotubes
demonstrated normal
cellular growth and
morphology, without
cytotoxicity effect. The lack of macrophages activation to
produce free radicals in contact with SWNT indicate absence
toxicity effect for surrounding cells.

In vivo analysis of tissue response to such nano-sized
carbon forms led to ambiguous results. The presence of the
translocation of SWNT from implant sites to lymph nodes
may suggest undesirable effects related to cytotoxicity.
Whereas the absence of connective tissue capsule around
the implants and fast tissue and blood vessel regeneration
are characteristic symptoms of biocompatible materials.
Results of our in vitro and in vivo investigations encourage
to further careful study in order to a better understanding
of the interactions between cells, living body and carbon
nanotubes.

Acknowledgements

This work was financially supported by the Polish
Ministry of Science and Higher Education, grant no 3763/
T02/2006/31

References

[4] V.E. Kagan, H. Bayir, A.A. Shvedova, Nanomedicine and nano-
toxicology: two sides of the same coin, Nanomedicine: Nanotech-
nology, Biology, and Medicine 1 (2005) 313-316.

[5] M.N. Moore, Do nanoparticles present ecotoxicological risks for
the health of the aquatic environment?, Environment International
32 (2006) 967-976.

[6] L. Palkmans, A.Helenius, Endocytosis via caveolae, Traffic
2002; 3:311-20.

11

activity of metabolic ® @ @ o @ @ @

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000  =umm

Ll



12

BI® MATERIALS

WPLYW TEMPERATURY
PODLOZA NA WARSTWY
HYDROKSYAPATYTU OSADZANE
METODA IMPULSOWEJ ABLACJI
LASEROWEJ

W. MRro6z', M. JepyKski', A. PRokoPIUK?,
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Warszawa 01-489, uL. Woroska 141, PoLska

Streszczenie

Warstwy hydroksyapatytu (Ca,(PO,)¢(OH),) zosta-
ty osadzone na podfozu z Ti6Al4V metodg laserowej
ablacji (PLD), przy uzyciu lasera ekscymerowego
ArF. W celu ustalenia wptywu temperatury podfoza
na strukture osadzonych warstw, proces osadzania
przeprowadzono dla zakresu temperatur podfoza od
150°C do 650°C. Analiza fazowa osadzonych warstw
zostata przeprowadzona przy uzyciu Fourierowskiej
spektrometrii podczerwieni (FTIR). Topografia otrzy-
manych warstw charakteryzowana byta metodg
mikroskopii sit atomowych (AFM). Otrzymane wyniki
wskazujgq na zalezno$¢ struktury osadzonych warstw
oraz ich morfologii od temperatury podfoza.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 12-15]

Wprowadzenie

Hydroksyapatyt (HA) jest polikrystalicznym sktadnikiem
naturalnych kosci. Syntetyczny HA charakteryzujacy sie
chemicznymi i fizycznymi wiasciwosciami zblizonymi do
naturalnych kosci odgrywa istotng role w wielu zastosowa-
niach medycznych [1]. Sposréd wielu technik osadzanie
impulsem laserowym jest uzyteczng metodg stuzacg do
pokrywania powierzchni cienkimi warstwami o réznym
sktadzie. Przyczyny, dla ktérych rosnie zainteresowanie
technikg PLD to: duza szybkos¢ osadzania, mozliwos¢
precyzyjnego kontrolowania grubosci wzrastajgcych
warstw oraz stopnia ich krystalicznosci [2]. W pracy tej
przedstawiony jest wptyw temperatury podtoza na zmiany
strukturalne oraz morfologie powierzchni hydroksyapatytu
osadzonego metodg PLD.

Eksperyment

Eksperyment przeprowadzono z uzyciem lasera ekscy-
merowego ArF dziatajacego na dtugosci fail 193nm. Czas
trwania impulséw wynosit 20ns a czestos¢ repetycji 50Hz.
Grubos$¢ osadzonych warstw wyniosta 3um. Wartos$¢ fluenciji
wigzki impulsowej na powierzchni tarczy byta okoto 7J/cm?
przy energii impulsu 250mJ. Warstwy byly osadzane na
podiozu ze stopu Ti6AI4V utrzymywanej w statej, podwyz-
szonej temperaturze: 150£20°C, 350+20°C, 450+50°C
lub 650+50°C. Podioze zostato umieszczone w odlegtosci
4 cm od tarczy. Podczas eksperymentu komora prézniowa
wypetniona byfa parg wodng pod cisnieniem 18Pa.

INFLUENCE OF SUBSTRATE
TEMPERATURE ON
HYDROXYAPATITE COATINGS
DEPOSITED BY PULSED LASER
ABLATION METHOD

W. Mr6z', M. JepyNski', A. PRokoPIUK?,
S. BurpyNskA!, T. WIERzZCHON?

TINSTITUTE OF OPTOELECTRONICS,

MiLitary UNIVERSITY OF TECHNoLoGY, \WARsAw 01-489,
2 KaLiskl STR., PoLAND

2MAaTERIALS ENGINEERING FACULTY,

WaRrsaw UNIVERSTITY OF TECHNOLOGY,

Warsaw 02-507, WoLoskA 141, PoLAND

Abstract

Hydroxyapatite layers (Ca,,(PO,)s(OH),) were
deposited on Ti6Al4V substrate by use of pulsed
laser deposition (PLD) technique using ArF excimer
laser. In order to determine the influence of substrate
temperature on structure of deposited films the ex-
periment was performed for substrate temperatures
ranged from 150°C to 650°C. The chemical analysis
of deposited hydroxyapatite coatings were performed
by Fourier Transform Infrared spectroscopy (FTIR).
The morphology of deposited layers were characte-
rized by means of Atomic Force Microscopy (AFM)
method. The results indicate dependance of apatite
structure and surface morphology on the substrate
temperature.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 12-15]

Introduction

Hydroxyapatite (HA) is a polycrystalline component of
natural bone. Synthetic HA with its chemical and physi-
cal properties similar to natural bone plays an important
role in many medical applications [1]. Among many tech-
niques pulsed laser deposition is a growth technique that
is a feasible means of covering different kind of materials.
The reason that the interest in PLD technique increases
is that it has high deposition rate, possibility of precise
controlling of thickness of growing layer and its crystallinity
[2]. In this paper we report on the influence of the substrate
temperature on structural changes and surface morphology
of prepared by PLD method HA films.

Experimental details

The excimer ArF laser operating at 193nm with 20ns of
pulse width and repetition rate of 50 Hz was used for depo-
sition of HA films. Thickness of obtained layers was more
than 3um. The fluence of laser spot was 7J/cm? with pulse
energy of 250mJ. HA layers were deposited on Ti6AI4V
titanium alloy substrates maintained at raised tempera-
tures of 150+20°C, 350+2°C, 450+50°C and 650+50°C.
The substrate was situated at 4 cm in front of a target.
The PLD process was carried out in water vapour atmos-
phere which pressure was 18Pa. The analysis of obtained
layers was performed by FTIR spectroscopy and AFM
technique.
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RYS.1. Wwidma absorpcyjne warstw hydroksyapatytu osadzonych przy réznych temperaturach podtoza:

a) 150°C, b) 350°C, ¢) 450°C, d) 650°C.

FIG.1. Fourier spectra of deposited hydroxyapatite layers for different substrate temperatures: a) 150°C, b)

350°C, c) 450°C, d) 650°C.

Wyniki eksperymentu

RYS.1 przedstawia widma absorpcyjne warstw hydroksy-
apatytu osadzonych przy réznych temperaturach podtoza.
W widmie warstwy HA osadzonej w temperaturze 150°C
widoczny jest pik w okolicy 610cm™' reprezentujacy drganie
zginajace v, grupy PO,. Pik ten poszerzony jest od strony
mniejszych energii. Pik przy 480cm' odpowiada drganiom
v, zginajagcym grupy PO,. Pojawia sie on przy tempera-
turze 350°C i jest obecny w widmie warstwy osadzonej
w 450°C. Poszerzenie piku przy 610cm™ obserwowane
w widmie warstwy osadzonej w 350°C wskazuje na czescio-
wa zmiane struktury fazowej warstwy. Pojawienie sie piku
przy 480cm-' sugeruje zmiany struktury fazowej osadzonego
HA wraz ze zwigkszaniem temperatury podtoza. Poniewaz
przy temperaturach nizszych niz okoto 400°C osadzane
warstwy majq strukture amorficzng [1] przejscie fazowe
w temperaturze powyzej 350°C dotyczy zwiekszenia stopnia
krystalicznosci otrzymanych warstw. Mozna wiec przyja¢, ze
zakres temperatur 350—450°C jest najlepszy dla wzrastania
warstw polikrystalicznych hydroksyapatytu.

RYSUNEK 2 przedstawia dwu i tréjwymiarowe obrazy
topografii obszaru 1x1um wraz z mapami fazowymi warstw
hydroksyapatytu osadzonego w réznych temperaturach
podtoza. Warstwa hydroksyapatytu osadzona w tempe-
raturze 150°C ukazuje strukture wyraznie réznigca sie od
struktury warstwy osadzonej w temperaturze pokojowe;j [3].
Powierzchnia tej warstwy wykazuje obecnos¢ konglome-
tatow o rozmiarze 2—-3um, ktore sktadajg sie z krystalitow
o wielkosci 100nm. Krystality te charakteryzujq sie jednorod-
nym rozmieszczeniem na powierzchni warstwy. Mapa fazo-
wa wskazuje, ze osadzona warstwa zdominowana jest przez
jedng faze, moze by¢ to OCP - Cag(HPO,),(PO,),*5H,0.
Obecnos$¢ pasm grupy CO, w widmie FTIR (1400cm™,
1470cm™") wskazuje, ze druga fazg jest biologiczny apatyt
- Cag.5(P0O,)45(CO4:-HPO,); ,(OH)q 5.

Results

FIG.1 depicts FTIR absorption spectra of HA coatings
deposited at different substrate temperatures. In the spectra
of HA coating deposited at 150°C the peak at wave number
value of 610cm-' representing v, bending mode of PO,group
is visible. This peak is broadened toward lower energy. The
peak at 480cm corresponding to v, bending mode of PO,
group appears at substrate temperature of 350°C and is still
present in spectrum obtained for temperature of 450°C. The
broadening of peak at 610cm™" observed in 350°C probably
indicates partial changing of spatial distribution of stresses
in deposited layers which can be influenced by changes
of phase structure of layers. Emerging of peak at 480cm-"
indicates changes of phase structures of deposited HAwhen
the substrate temperature increases. Because at lower than
400°C temperature the deposited layer is characterized
by amorphous structure [1] the observed phase change at
350°C refer to increasing of polycrystalline structure of layer.
One can conclude that the range of substrate temperature
between 350°C and 450°C is most appropriate for growth
of polycrystalline hydroxyapatite coatings.

FIGURE 2 presents two and three dimensional topog-
raphy of 1x1um area of HA layers deposited at different
substrate temperatures together with corresponding phase
maps. The hydroxyapatite coating obtained at 150°C shows
structure which is clearly different from structure characteris-
tic for layers deposited at room temperature [3]. This coating
consists of conglomerates of the size about 2—3um which
are built of crystallites which size is of the order of 100nm.
This crystallites are characterized by homogeneous arrange-
ment on the surface. Phase map indicates that in this case
deposited layer is dominated by only one phosphate phase
(OCP -Cay4(HPO,),(PO,),*5H,0. The FTIR spectrum of this
coating indicates that the second phase present in this layer
is biological apatite Cag.5(PO,),(CO5-HPO,), ;(OH), .
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FIG.2. Topografia 2D i 3D obszaréw 1x1um warstw hydroksyapatytu (obrazy po lewej i w centrum) wraz z od-
powiadajacymi im mapami fazowymi (obrazy po prawej) dla roznych temperatur podioza: a) 150°C, b) 350°C,
c) 450°C, d) 650°C.

FIG.2. 2D and 3D topography of 1x1 pm area of hydroxyapatite layers (left and central pictures) along with
corresponding phase maps (right pictures) registered at substrate temperatures: a) 150°C, b) 350°C, c) 450°C,
d) 650°C.

Podsumowanie Summary

Udziat fazy OCP w osadzanych warstwach maleje a The contribution of OCP phase in depostited layers
udziat biologicznego apatytu ro$nie wraz ze wzrostem decreases and contribution of biological apatite increases
temperatury podtoza. Optymalna temperatura dla uzyskania when substrate temperature is raised. The optimal tem-
warstw hydroksyapatytu o przewazajacym udziale formy perature for growth of layer with maximal content of HA and
polikrystalicznej zawiera sie w przedziale 350-450°C. proper size of crystallites for developing osteoblasts ranged

from 350 °C to 450°C.
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ANALIZA WARSTW

Z HYDROKSYAPATYTU

| HYDROKSYAPATYTU
DOMIESZKOWANEGO
MAGNEZEM OSADZANYCH
TECHNIKA ABLACJI LASEROWEJ
PRZY UZYCIU LASERA
EKSCYMEROWEGO ARF

W. MRr6z', M. JepyKski', Z. PAszKIEWICZ?,
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TINSTYTUT OPTOELEKTRONIKI, VWOJSKOWA AKADEMIA TECHNICZNA,
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Streszczenie

Warstwy z hydroksyapatytu osadzane byty na pod-
fozu ze stopu Ti6Al4V z warstwg buforowg TiN metodg
laserowej ablacji. Dwie tabletki sktadajgce sie ze spra-
sowanego hydroksyapatytu (HA — Ca,,(PO,)s(OH),)
i domieszkowanego magnezem hydroksyapatytu
((Ca,Mg);(PO,),, 4% of Mg) zostaty poddane ablacji
laserem ekscymerowym ArF (A=193nm). Uzycie mate-
riatdbw o roznym sktadzie umozliwito ustalenie wptywu
sktadu chemicznego tarczy na strukture osadzanej
warstwy. Uzyskane warstwy byty analizowane za
pomocg metody dyfraktometrii rentgenowskiej (XRD).
Wyniki analizy XRD pokazujg, Ze osadzona warstwa
z hydroksyapatytu domieszkowanego magnezem
posiada strukture polikrystaliczng w przeciwienstwie
do struktury warstwy osadzonej z czystego hydroksy-
apatytu, ktéra byta amorficzna.

Stowa kluczowe: Osadzanie impulsem lasero-
wym, hydroksyapatyt.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 15-17]
Wprowadzenie
Hydroksyapatyt jest podstawowym mineralnym sktadni-

kiem zaréwno ludzkich ko$ci, jak i zebdéw. Dlatego materiaty
oparte o hydroksyapatyt sg uzywane jako implanty, bgdz

CHARACTERIZATION OF
HYDROXYAPATITE AND MG-
DOPED HYDROXYAPATITE
COATINGS DEPOSITED BY
PULSED LASER ABLATION
TECHNIQUE USING ARF EXCIMER
LASER

W. MRr6z', M. JepyKski', Z. PAszkiEwicz?,
A. ProkorIUK', A. SLOSARCZYK?

TINsTITUTE OF OPTOELECTRONICS, MILITARY UNIVERSTIY

oF TecHNoLoGY, WARsAwW 01-489, KaLiskiEGO 2, PoLAND
2AGH-UST, FacuLty oF MATERIAL SciENCE AND CERAMICS,
30-059 Krakow, AL. Mickiewicza 30, PoLAND

Abstract

Hydroxyapatite layers were deposited on Ti6AI4V
substrates with TiN buffer layers by use of pulsed
laser deposition method. With this technique two
pressed pellets consisted of hydroxyapatite (HA
— Ca,,(PO,)+(OH),) and hydroxyapatite doped with
magnesium ((Ca,Mg);(PO,),, 4% of Mg) were abla-
ted using ArF excimer laser (A=193 nm). The use of
different targets enabled to determine the influence of
target composition on the nature of deposited layers.
The obtained deposits were characterized by means
of X-ray diffraction method (XRD). The analysis from
XRD showed that Mg-doped HA layer had crystalline
structure and composition of layer deposited from pure
HA material is characterized by amorphous nature.

Keywords: Pulsed laser deposition, hydroxyapa-
tite, XRD.

[Engineering of biomaterials, 69-72, (2007), 15-17]

Introduction

Hydroxyapatite is the main mineral component of human
bone and teeth. Therefore the HA materials on the basis of
natural and synthetic apatites are used as implants in ortho-
paedia and dentistry. The major applications of hydroxya-
patite are coatings of metallic implants because they can
form real chemical bonds with surrounding bone tissue [1].
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pokrycia implantéw w ortopedii oraz stomatologii. Podstawo-
wym zastosowaniem materiatléw hydroksyapatytowych sg
pokrycia cienkowarstwowe na implantach ze stopéw metali
ze wzgledu na ich zdolnos$¢ do tworzenia chemicznych wia-
zan z otaczajaca je tkanka kostng [1]. Hydroksyapatyt moze
by¢ domieszkowany magnezem w celu zwiekszenia stopnia
krystalizacji osadzanej warstwy a przez to zwiekszenia jej
trwatosci oraz biokompatybilnosci [2].

Sposréd wielu technik nanoszenia warstw, osadzanie
impulsem laserowym jest technikg czesto stosowang
przy osadzaniu hydroksyapatytowych warstw [3]. Metoda
ta cechuje sie duza predkoscig osadzania, jak rowniez
mozliwoscig precyzyjnej kontroli grubosci oraz struktury
wzrastajacych warstw. Fizyczne i chemiczne wiasciwosci
osadzanej warstwy moga by¢ kontrolowane poprzez zmiane
warunkéw osadzania takich jak: obecnosé i cisnienie gazu
reaktywnego, fluencja impulsu lasera, temperatura podfoza,
dlugos¢ fali oraz czestotliwos¢ pracy lasera [4,5].

Celem pracy byto ustalenie wptywu obecnosci domieszki
magnezu w hydroksyapatycie na process krystalizacji oraz
sktadu fazowego osadzanych warstw.

Eksperyment

Dwa materiaty oparte o hydroksyapatyt zostaty osadzone
impulsem laserowym przy uzyciu ekscymerowego lasera
impulsowego ArF, dziatajagcego na dtugosci fail 193nm
z czestoscig pracy 50Hz. Czas trwania impulsu laserowego
wynosit 20ns, energia impulsu byta rowna 250 mJ dajac
fluencje na poziomie 7J/cm2. Kazda warstwa osadzana
byta przez 35min. Grubo$¢ osadzonych warstw wynosita
okoto 3um co zapewniato brak efektu przenikania materiatu
warstwy buforowej do osadzonych warstw. Jako tarcze uzyto
dwoch tabletek sktadajacych sie z hydroksyapatytu oraz
domieszkowanego hydroksyapatytu. Obie prébki byty otrzy-
mane jako sprasowany proszek uzyskany mokrg metodg
doktadnie opisang w [6]. Tarcze umieszczano w centralnej
czesci komory prézniowej. Impuls lasera byt ogniskowany na
tarczy pod katem 40° wzgledem normalnej do powierzchni
tarczy. Aby uzyskac jednorodng ablacje materiatu, podczas
osadzania tarcza byta przesuwana w kierunku pionowym.

Hydroxyapatite materials can be combined with magnesium
in order to improve crystallization of phosphate deposits and
therefore improve its persistence and biocompatibility [2].

Among many techniques pulsed laser deposition is com-
monly used for producing hydroxyapatite coatings [3]. This
method is characterized by high deposition rate as well as
possibility of precise controlling of thickness and composition
of a growing layer and its composition.

The physical and chemical properties of deposited
layers can be controlled by changing conditions of PLD
process such as pressure of ambient gas, laser fluence,
substrate temperature, wavelength and repetition of laser
pulses [4,5].

The aim of this paper was to determine the influence of
presence of magnesium in target on process of crystalliza-
tion and phase composition of deposited layer.

Experiment

Two hydroxyapatite based materials were deposited by
means of pulsed excimer ArF laser operating at 193nm with
pulse repetition of 50Hz. The laser pulse width was 20ns,
the laser fluence was 7J/cm? with pulse energy of 250mJ.
The deposition time was 35min. The thickness of obtained
films was approximately 3um what prevented the influence
of substrate material on deposited layers.

As a targets two hydroxyapatite pellets were used i.e.
pure hydroxyapatite and hydroxyapatite doped with magne-
sium. All targets were made by pressing powders obtained
by the wet method described in [6].

The targets were placed in central part of vacuum cham-
ber. The laser beam was focused of 40° out of the normal
surface of the target. During the PLD process targets were
shifted vertically in order to obtain uniform ablation. All lay-
ers were deposited on Ti6AI4V titanium alloy substrate with
TiN buffer layer. Substrates were maintained at elevated
temperature of 600+£50°C. The distance between target and
substrate was 4cm. The deposition process was carried out
in air atmosphere which pressure was 35Pa.
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Warstwy osadzane byly na podtozu ze stopu Ti6AI4V z
naniesiong warstwg buforowg TiN. W trakcie procesu osa-
dzania podfoze byto utrzymywane w statej, podwyzszonej
temperaturze 600150°C a ci$nienie powietrza w komorze
byto na poziomie 35Pa. Odlegto$¢ miedzy tarcza a podtozem
wynosita 4cm.

RYS.1. Dyfraktogramy rentgenowskie warstw osa-
dzonych z: a) hydroksyapatytu, b) domieszkowanego
magnezem hydroksyapatytu (“s” oznacza materiat
podioza).

FIG.1. X-ray diffraction patterns of coatings obtained
from: a) Ha, b) Mg-doped HA targets (“s” denotes
titanium alloy substrate).



Wyniki eksperymentu

Analiza dyfrakcyjna wykazata wyrazny wptyw sktadu
tarczy na strukture polikrystaliczng osadzonych warstw
(RYS.1). W przypadku warstwy otrzymanej z czystego hy-
droksyapatytu, w okolicy 30° zostat zarejestrowany szeroki
pik o duzym natezeniu. Pik ten wskazuje przewage fazy
hydroksyapatytu w warstwie, natomiast jego duze posze-
rzenie dowodzi amorficzng strukture osadzonego materiatu.
Wzér dyfrakcyjny otrzymany dla warstwy osadzonej z do-
mieszkowanego magnezem hydroksyapatytu wykazuje, ze
warstwa sktada sie prawie wytgcznie z fazy polikrystaliczne;.
W tym przypadku piki odpowiadajace hydroksyapatytowi sg
bardzo waskie.

Podsumowanie

W eksperymencie uzyto dwdch materiatdw do osadzenia
roznych warstw. Porownano hydroksyapatyt oraz domiesz-
kowany magnezem hydroksyapatyt aby ustali¢ wplyw do-
mieszki magnezu na strukture polikrystaliczng osadzonej
warstwy. Wykonane badania rentgenograficzne wykazaty,
ze warstwa osadzona z czystego hydroksyapatytu zawiera
duzo fazy amorficznej, w przeciwienstwie do warstwy za-
wierajgcej magnez, ktéra wykazata sktad polikrystaliczny.
Przeprowadzone badania wykazaty, ze domieszka magnezu
sprzyja tworzeniu sie fazy polikrystalicznej w osadzanych
warstwach hydroksyapatytu.
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Results

X-ray diffraction analysis have shown clear influence
of target composition on polycrystallinity of deposited lay-
ers (FIG.1). In the case of the coating obtained from pure
HA target the broad and intensive peak around 30° was
registered. This peak indicates the presence of HA in this
coating. The broadening of this peak is due to amorphous
nature of deposited material. The X-ray diffraction pattern
of the coating obtained using Mg-doped HA target exhibits
only crystalline phase of material. In this case the visible
peaks attributed to HA are very narrow.

Summary

Two hydroxyapatite materials were used as a targets
to deposit different coatings. HA and Mg-doped HA were
used in order to determine influence of chemical structure
of material on deposited layer. X-ray diffraction patterns
revealed that obtained HA layer revealed more amorphous
character than Mg-doped HA layer. Mg-doped HA layer had
polycrystalline structure. The experiment reveal that the ad-
dition of magnesium into hydroxyapatite material improve
crystallinity of deposited layer.
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Streszczenie

Gtéwng wadg implantéw na bazie stopow tytanu
przeznaczonych dla chirurgii kostnej, wymagajgcych
dtugoczasowej stabilno$ci, jest niedopasowanie
struktury powierzchni implantu do otaczajgcej tkanki.
Przy implantach stawu biodrowego moze to prowa-
dzi¢ do aseptycznego obluzowania sie endoprotezy.
Funkcjonalne dopasowanie implantu jako otwarto-
porowatej struktury, ktéra obejmuje caty implant lub
tylko powierzchnie, moze sprzyjac¢ procesowi wzrostu
tkanki kostnej w pory implantu lub prowadzic¢ do jego
mechanicznego zakotwiczenia.

W pracy przedstawiono wyniki badan nad spieka-
niem proszkow Ti-6Al-4V o wielkosci ziarn 35um. Pro-
ces spiekania prowadzono w gradiencie temperatury
w atmosferze gazu obojetnego. Metoda ta pozwalata
otrzymywac mikrostruktury o otwartych porach, ktore
mogaq by¢ wykorzystane do konstrukcji implantow ze
stopoéw tytanu o podwyzszonej trwatosci i zdolnoSci
do fiksacji z tkankg kostna.

Stowa kluczowe: stopy tytanu, implanty kostne,
inzynieria tkanek, otwarte struktury metalicznie, pro-
ces spiekania.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 18-22]

Wprowadzenie

W Instytucie Nauki o Materiatach Uniwersytetu w Ha-
nowerze prowadzi sie badania nad otrzymywaniem me-
talicznych gabek z mikrostrukturg otwartych poréow. Majg
one m.in. na celu rozszerzenie zastosowan grupy metali
lekkich takich jak stopy tytanu w szeroko rozumianej inzy-
nierii biomedycznej. Tym samym zapoczatkowano badania
nad materiatami nieresorbowalnymi dla osteosyntezy.
Otrzymywanie otwartoporowatych struktur tytanu moze
bazowac na znanej technologii, ktéra byta zastosowana do
otrzymywania otwartoporowatych struktur, ale z materiatéw
resorbowalnych np. stopéw magnezu lub tez nowej tech-
nologii opartej o réznotemperaturowe spiekanie w kapieli
gazu ochronnego.

Podstawg technologii pierwszej jest metoda infiltracji
z zastosowaniem wypetniacza ceramicznego [1-3] z tg
réznica, ze temperatura topnienia wypetniacza lezy w
przypadku nieresorbowalnego stopu tytanu nieznacznie
powyzej temperatury liquidus metalu. Jako wypetniacz dla
otwartoporowatej struktury tytanowej stosuje sie fosforek
wapnia lub tlenek aluminium. Ten ostatni charakteryzuje sie
znacznie wyzszg temperaturg topnienia niz metaliczna ma-
tryca, a w zakresie 6-9 pH jest nieaktywny, co moze wywotaé
problemy w procesie jego chemicznego ptukania. Metoda
druga wykorzystuje aktywacje energii termicznej podczas

APPLICATION OF Ti-6Al-4V FOR
TISSUE ENGINEERING

R. KucHARrski', FR.-W. BacH!, S. BLAzewicz?, J. CHLOPEK?,
D. BorRMANN'
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Abstract

The main reasons for the failure of titanium based
alloy bone implants requiring long term stability is the
incompatibility of the implant’s surface structure and
the growth rate of natural bone tissue. In the case of
a hip joint endoprosthesis, this leads to an aseptic
loosening of the endoprosthesis.

Functional adaptation of the implant as an open
pored structure, which either extends over the whole
implant or exists only on its surface, presents the
possibility for the bone tissue to grow into the implant
and provide mechanical anchorage for the implant in
the bone. In the present work, the results of investi-
gations and the sintering process using 35um size
powder grains of the alloy Ti-6Al-4V are presented.
A sintering process was chosen as a manufacturing
method using a selected temperature gradient and
an inert scavenging gas. This method of manufacture
produced open pored structures whose properties
can be transferred to a larger group of applications of
metallic long term implants for osteosynthesis.

Keywords: titanium alloys, bone implants, tissue
engineering, open pored metallic structures, sintering
process

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 18-22]
Introduction

At the Institute for Materials Science (IW) Leibniz Uni-
versity of Hanover, open pored metallic sponges have been
developed and investigated. The investigations so far were
based on the application of materials manufactured for bio-
medical technology and were expanded to include a new
group of light metals; the titanium alloys. For this reason,
the investigations on non-reabsorbing materials for osteo-
synthesis were started at the |W.

The manufacture of open pored titanium structures is
based on known technology that was used in the production
on resorbable open pored metallic structures. According to
this infiltration method, a ceramic spacer was used [1-3],
the difference being that the melting temperature of the
ceramic spacer for the non-resorbable titanium alloys is
slightly higher than the metal’s liquidus temperature. Calcium
phosphate and aluminium oxide are available as ceramic
spacers for the open pored structure. Since aluminium oxide,
which possesses a considerably higher melting point than
the metallic matrix, is chemically inactive within the pH-in-
terval from 6 to 9, it can however present problems during
the spacer’s chemical washing procedure.

In order to bind the spherical particles of the experimental
alloy together, a sintering process with an inert scavenging
gas was selected. Specific properties of the titanium alloy
(TABLE 1), in particular the formation of a titanium oxide



y
Modut Younga w 20°C / Young’s modulus at 20 C [GPa]

43.4 44.3 193 113.8
Twardos$¢ wg.Brinella / Brinell hardness HB 260 70 217 334
Wytrzymato$¢ na rozcigganie / Tensile strength [MPa] 90 275 485 950
Gestosc¢ / Density [kg/dm?] 1.74 1.8 7.9 4.5
Temperatura topnienia / Melting temperature [°C]/ 650 595 1390 - 1440 1604 - 1660

TABELA 1. Wiasnosci mechaniczne czystego magnezu, stopu AZ 91, stali chirurgicznej 316L i stopu Ti-6Al-4V.
TABLE 1. Comparison of the properties of pure magnesium, AZ91, steel 316L and Ti-6Al-4V.

procesu spiekania z wykorzystaniem gradientu temperatury
w procesie spiekania w kapieli gazu ochronnego. Trud-
noscig okazaty sie jednakze wiasciwosci stopdw tytanu
przedstawione w TABELI 1, a $cislej pasywujaca warstwa
tlenku tytanu uniemozliwiajgca bezposrednie metaliczne po-
taczenie przed jej redukcjg. Redukowania powierzchniowej
warstwy tlenku na stopie Ti—6Al-4V mozna dokonaé metodq
chemiczng: w kwasie siarkowym albo w mocnej zasadzie,
lub tez metodg fizyczng wykorzystujac zmiany objetosci
metalu w gradiencie temperatury. W przedstawionej pracy
wybrano drugg metode z zachowaniem gradientu tempe-
ratury podczas procesu spiekania co miato spowodowaé
naruszenie jednolitej, kulistej powierzchni tlenku metalu
w procesie spiekania tytanu. Wasnosci mechaniczne dla
stopu Ti—6Al-4V o sktadzie: 90% tytanu, 6% aluminium
oraz 4% wanadu w poréwnaniu do stali chirurgicznej 316L,
czystego magnezu, oraz jego stopu AZ 91 z zawartoscig,
9% Al'i 1% Zn przedstawiono w TABELI 1.

Materialy i metody

Jako materiat wyjsciowy wybrano stop Ti-6Al-4V. Posta¢
fizyczna stopu to proszek o kulistej postaci i wielkosci uziar-
nienia 35um (RYS.1a). Materiat zostat wykonany w Firmie
Nuclear Metals, INC. U.S.A.

RYS.1a. Posta¢ wyjsciowa ma-
teriatu TiAI6V4 uzytego w czasie
eksperymentu.

FIG.1a. Initial form of the TiAlI6V4
alloy used in the experiment.

RYS.1b. Forma, w ktérej umieszczo-
no badany material.

FIG.1b. Mould, in which the exami-
ned material has been placed.

passive layer, prevent direct metallurgical bonding of the
particles. The Ti-6Al-4V titanium alloy’s surface oxide layer
can be reduced either chemically, using sulphuric acid or
a strong leaching solution, or physically by exploiting the
volume change during heating and cooling. The second
method depends on the characteristics of the temperature
gradient and was utilised in this work.

The mechanical properties of Ti-6Al-4V are compared to
those of medical stainless steel, pure magnesium and to the
technical magnesium alloy AZ91 in TABLE 1.

Material and procedures

Ti-6Al-4V was chosen as the source material. Manufac-
tured by Nuclear Metals, Inc. USA, the material was supplied
as a powder with roughly spherical particles of grain size
35um (FIG.1a).

The Ti-6Al-4V powder contained in a silica glass boat
(FIG.1b) was inserted into a heating apparatus with an inert
gas atmosphere (FIG.1c). Following this, the specimen was
then placed in a silica glass furnace with an inert scavenging
gas. Argon, with a purity of 99.8%, was used as the inert
gas. During the experiment, the position of the specimen was
changed several times. In order to reduce the temperature
of the sintering material, the specimen was occasionally
translated towards the furnace door and then returned to

RYS.1c . Schemat komory pie-
ca uzytego do przygotowania
probek.

FIG.1c. Scheme of the heating
apparatus used for preparing the

samples.
Numer Temperatura wyjsciowa Temperatura spiekania Kapiel gazowa Czas spiekania Sintering
eksperymentu Initial temperature Sintering temperature Gas scavenging time
Test run [°C] rate [I/min] [min]
1 22 600 3 30
I 2 22 900 3 30 I
I 3 22 1200 3 30 Il

TABELA 2. Parametry eksperymentu.
TABLE 2. Parameters of the test runs.
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Wykonano trzy proby wedtug schematu przedstawionego

® oo 0000 w TABELI 2. Proszek z Ti-6Al-4V umieszczono w formie

ze szkla kwarcowego (RYS.1b) i wprowadzono do pieca
z atmosferg ochronng (RYS.1c). Probe umieszczono
w piecu kwarcowym ze statg temperaturg i atmosferg
gazu ochronnego. Jako gazu ochronnego uzyto argonu.
W trakcie eksperymentu kilkakrotnie zmieniano potozenie
formy przesuwajac jg w kierunku otworu wyjsciowego
pieca a tym samym obnizajac temperature spieku prébki,
by nastepnie skierowac jg w miejsce zapoczatkowania
eksperymentu. Na RYS.1c zaznaczono kregi przedstawia-
jace elementy grzewcze. Prébke wyjeto przy temperaturze
spieku okoto 200 °C.

Wyniki i dyskusja

Na ogot spiekanie metali przeprowadza sie w tempe-
raturze o wartosci okoto 3/4 temperatury topnienia stopu,
aktywujgc termicznie ruch wigzan pomiedzy atomami [4,5].
W przypadku przeprowadzonego doswiadczenia celem
szczegotowego poznania mechanizmoéw aktywujacych
wigzanie metaliczne pomiedzy poszczegdélnymi struktu-
rami kulistymi przeprowadzono poréwnawczo dwie proby
z temperaturami znacznie nizszymi. Wyniki w postaci zdje¢
z mikroskopu skaningowego LEO 1455 VP wraz ze spek-
trum analizy chemicznej wykonanym mikrosondg JEOL
JXA-8900R przedstawiono dla préby numer 2 na RYS.2a-f
oraz dla préby numer 3 na RYS.3 a-c. Dla proby numer 1
nie wykazano wigzania metalicznego i nie przeprowadzono
badan.

Istotg doswiadczenia bylo wykazanie mozliwosci wy-
tworzenia struktury otwartoporowatej na bazie stopu tytanu
Ti-6Al-4V uzywanego w medycynie i transporcie lotniczym.
Wykazano mozliwos$¢ wytworzenia wigzania metalicznego
pomiedzy poszczegolnymi strukturami kulistymi. Jak wynika
ze zdje¢ mikroskopowych mozliwe jest otrzymanie struktury
porowatej juz w temp. 900°C.

Obok waznych czynnikéw takich jak temperatura oraz at-
mosfera gazu ochronnego istotnym parametrem jest zmiana
temperatury probki w trakcie doswiadczenia. Przesuwajac
prébke wewnatrz pieca z centrum grzewczego w kierunku
wyjscia, przy gradiencie temperatury AT=(40+60)°C, mozna
w sposob fizyczny oddziatywac na powierzchnie spiekanej
kuli, ktérg otacza Scisle przylegajacy tlenek tytanu. Powodu-
je to pekniecie skorupy tlenku wskutek dziatania gradientu
temperatury, co obrazuje RYS.2e.

its original position. In FIGURE 1, the heating elements are
represented as spirals. The specimen was removed from the
furnace at a temperature of approximately 200°C. TABLE 2
depicts the parameters of the three test runs.

Results and discussion

In general, metals are sintered at temperatures whose
value is about three quarters of the alloy’s melting point
[4-5], since the atomic bonding is thermally activated at this
temperature. In order to become acquainted with the process
of the metallic bonding’s activation between the individual
spherical structures, two of the described tests were carried
out at significantly lower temperatures. The test results are
depicted in the following figures and were investigated us-
ing both a scanning electron microscope of the type LEO
1455 VP SEM and a chemical analysis by means of a micro
probe of the type JEOL JXA-8900R. The FIGs.2a-e and
3a-c show the results of the tests 2 and 3 respectively. Since
no metallic bonding between the grains in test 1 could be
verified, this result is not given here.

The intention of this experiment consists of identifying
ways of manufacturing open pored structures of Ti-6Al-4V
which can be used in the medical and also in the aerospace
industries. One possibility of establishing metallic bonding
between spherical structures has been shown. It can be dis-
cerned from the figures that it is also possible to manufacture
such open pored structures at temperatures of 900°C. Apart
from the relevant parameters such as heating temperature
and inert scavenging gas, it transpired that the temperature
change effected by translating the specimen towards the
furnace door during the test, is also an important factor.
This gave rise to a change in temperature of AT=(40+60)°C,
which was clearly sufficient to physically influence the thick
layer of titanium oxide covering the surface of the sintered
spheres. FIG.2e shows a crack in the oxide layer which was
brought about by the temperature gradient.

Closing remarks

The applied method enabled the metal surface to be
reduced by physically breaking down the oxide layer such
that metallic bonding can take place and thus improve the
mechanical properties of the implant material. In addition
to the conventional chemical procedure for removing the
titanium oxide layer, this work has introduced a physical
method that can lead to the discovery of new solutions in
the area of long term implants made from materials contain-
ing titanium.

RYS.2a. Analiza obra- RYS.2b. Analiza obra- RYS.2c. Analiza spek- RYS.2d. Analiza obra-

RYS.2e. Obraz pek-

zu SEM, powiekszenie zu SEM, powieksze- trum EDX , proby nu- zu SEM, powieksze- niecia powtoki tlen-

200x100um proby nu- nie 1.00x10pm proby mer 2, punktu P1.
FIG.2c.Spectrum of numer 2.

mer 2. numer 2.

nie 50x100pym proby kowej na powierzch-
ni sferycznej czastki

FIG.2a. SEM - ana- FIG.2b. SEM - analy- chemical analysis for FIG.2d. SEM -analy- spieku.
lysis 200x100pum for sis 1.00x10um for the the sample no.3, point sis 50x100um for the FIG.2e. Image of a

the sample no.2been sample no.2. P1.
placed.

crack of the oxide
layer on the surface
of the spherical sinter
particle.

sample no.2.
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RYS.3a. Analiza obrazu SEM, po- RYS.3b. Spektrum
wiekszenie 50x100pym préby numer nej proby numer 3
3, punktow P3 i P4.
FIG.3a. SEM — analysis 50x100um for sis for the sample
the sample no.3, point P3 and P4.

Whioski

Zastosowana metoda pozwala na fizyczng redukcje
powierzchni tlenku poprzez doprowadzenie do pekniecia
skorupy tlenku. Obok znanych i uzywanych chemicznych
metod redukgji tlenkdw tytanu, umozliwiajacych metaliczne
potaczenia, a tym samym wzrost wtasciwosci mechanicz-
nych pomiedzy tgczonymi materiatami, przedstawiona w
pracy metoda moze sie przyczyni¢ do nowych rozwigzan z
dziedziny fgczen trwatych materiatéw zawierajgcych tytan.

Rd&znego rodzaju formy takich otwartoporowatych struktur
moga by¢ wykorzystane w réznych dziedzinach medycyny.
Przyktadowe formy i miejsca implantacji przedstawiono na
RYS.4 a-d.

Podziekowania
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oraz Pana Martin Tiirk.

analizy chemicz- RYS.3c. Spektrum analizy chemicz-
, punktu P3. nej proby numer 3, punktu P4

FIG.3b. Spectrum of chemical analy- FIG.3c. Spectrum of chemical analy-

no.3, point P3. sis for the sample no.3, point P4.

Examples of potential applications of open pored
structures, which are manufactured by sintering spherical
titanium particles, are depicted in FIGURES 4a and 4b.
The overall geometry of the structure formed from the
spheres is dependent on the silica glass boat, with which
one can form the final geometry (FIGURE 4c and 4d).
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RYS.4a. Przyktad zastoso-
wania struktury otwartopo-
rowatej w leczeniu kosci
czaszki.

FIG.4a. Example of appli-
cation of the open pored
structure for skull bone
treatment

RYS.4b. Przyktad zastoso-
wania struktury otwartopo-
rowatej w leczeniu kosci
dtugich.

FIG.4b. Example of appli-
cation of the open pored
structure for long bone
treatment.

RYS.4c. Przyktad zasto-
sowania struktury otwar-
toporowatej. Temperatura
spiekania 1200°C.

FIG.4c. Example of appli-
cation of the open pored
structure. Sintering tempe-
rature 1200°C.

RYS.4d. Przykiad zasto-
sowania struktury ot-
wartoporowatej. Analiza
obrazu SEM, powiekszenie
20x1mm préby numer 3.
Temperatura spiekania
1200°C.

FIG.4d. Example of appli-
cation of the open pored
structure. SEM - analysis
20x1mm for the sample
no.3. Sintering temperature
1200°C.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badan wptywu na-
petniaczy proszkowych na procesy uwalniania fluoru
z kompozytowych materiatow na state wypetnienia
stomatologiczne. Oceniano wptyw fluorku strontu
oraz nanokrzemionki na ilo$¢ uwalnianego fluoru.
Emisje jonow fluorkowych analizowano przy pomocy
metody potencjometrii bezposredniej z zastosowa-
niem fluorkowej elektrody jonoselektywnej. Badano
takze chropowato$c powierzchni oraz mikrotwardo$c
analizowanych kompozytéw.

Stowa kluczowe: kompozyty, uwalnianie fluoru,
nanokrzemionka

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 22-25]

Wprowadzenie

Uwalnianie fluoru zajmuje znaczace miejsce wsrod wie-
lu wymagan stawianym materialom na state wypetnienia
stomatologiczne. Jony fluorkowe ogrywajg kluczowg role
w procesach remineralizacji szkliwa i zebiny [1]. Liczne
badania wskazuja, ze fluor moze by¢ rowniez inhibitorem
kariogennego dziatania drobnoustrojow. Ogranicza on
ryzyko powstawania prochnicy na tkankach bezposrednio
przylegajacych do materiatu wypetniajacego. Prowadzi
sie liczne badania zmierzajgce do otrzymania materiatu
spetniajacego powyzsze wymagania i cechujgcego sie jed-
noczesnie odpowiednimi wiasciwosciami mechanicznymi,
fizykochemicznymi i tribologicznymi [2]. Duze nadzieje wigze
sie z kompozytowymi materiatami na state wypetnienia sto-
matologiczne z uwagi na ich liczne korzystne wiasciwosci.
W ich sktad wchodzg rézne organiczne sktadniki (system
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Abstract

This work presents results of research of the in-
fluence two filler powders on fluorine release from
composite materials for dental fillings. The influence
of fluoride strontium and nanosilica on fluorine release
was investigated. Fluorine release was measured
using direct potentiometry method with fluoride elec-
trode. The surface roughness and microhardness
were also analyzed.

Keywords: composites, fluoride release, nano-
silica

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 22-25]

Introduction

Among many desirable requirements of materials for
dental fillings, fluorine release is of significant quality.
Fluoride ions play key role in dental and enamel reminer-
alisation [1]. Numerous researches show that fluoride can
also be an inhibitor of cariogenic effect of microorganisms.
It decreases the risk of caries that form in tissues directly
adjacent to the filling material. Numerous investigations
are made with the aim to obtain a material, which performs
those tasks and has high mechanical, physicochemical and
tribological characteristics at the same time [2]. The best
possibility for developing such a material is combining it with
composite materials for dental fillings. Dental composites
are composed of different organic (system of monomers,
polymerization initiators, stabilizers, pigments, accelerators
etc.) and inorganic components (powder and fiber fillers) [3].
Inorganic powder and organic polymer are connected using
silane coupling agent, which plays a key role in enhancing
the adhesion of the interface between these two phases [4].



monomerow, przyspieszacze i inicjatory polimeryzaciji, sta-
bilizatory, pigmenty) i nieorganiczne skfadniki (napetniacze
proszkowe i w postaci wtékien) [3]. Nieorganiczny proszek
i organiczna matryca potgczone sg ze sobg przy pomocy si-
lanowego srodka wigzacego, odgrywajacego kluczowa role
przy wzmacnianiu adhezji pomiedzy obiema fazami [4].
Przeprowadzane badania in vitro wskazuja, ze ilo$¢ uwal-
nianego fluoru zalezy gtéwnie od rodzaju i zawartosci stoso-
wanego zrodia fluoru oraz srodowiska kontaktowego [5-7].
Fluor zazwyczaj jest wprowadzany do materiatéw kompozy-
towych w postaci fluorowanego szkia lub czystych zwigzkow,
takich jak: YbF;, YF;, SrF,. Proces uwalniania fluoru moze
wplywac na zmiany struktury analizowanego materiatu.
Prowadzi sie wiec liczne badania wtasciwosci mechanicz-
nych i fizykochemicznych materiatéw kompozytowych [8].
Celem niniejszej pracy byto okreslenie wptywu fluorku
strontu oraz nanokrzemionki na procesy uwalniania fluoru.

Materiaty i metody badan

W niniejszej pracy przebadano trzy kompozyty cera-
miczno-polimerowe. Skfadaty sie one w 40%0bj. z osnowy
polimerowej oraz w 60%0bj. z nieorganicznych napetniaczy
proszkowych. Napetniacze nieorganiczne stanowity silani-
zowane szklo o nastepujacym symbolu i sktadzie tlenkow:
J-20 (SiO,-P,0;-Al,0,-Ba0O-SrO-Na,O-F-), fluorek strontu
SrF, oraz nanokrzemionka. Na powierzchnie wszystkich
napetniaczy proszkowych naniesiono silanowy srodek
wigzacy. Skfad materiatdéw kompozytowych jest przedsta-
wiony w TABELI 1. Wszystkie organiczne i nieorganiczne
sktadniki odwazono do porcelanowego mozdzierza i do-
ktadnie mieszano do uzyskania homogenicznej mieszaniny
w czasie 10 minut. Przygotowane materiaty umieszczono
w ptytkach z PTFE ($rednica probki: 11mm; grubos$¢ probki:
1mm) i utwardzano przez 40 sekund przy wykorzystaniu
lampy halogenowej o dtugosci fali réwnej 420nm. Otrzy-
mane powierzchnie probek wyszlifowano i wypolerowano.
Probki kompozytéw umieszczono w pojemnikach z buforem
fosforanowym (o pH sliny rownym 6,8) i pozostawiono do
badan uwalniania fluoru. Badania uwalniania fluoru wyko-
nano dla trzech materiatow: kompozytu A zawierajgcego
60%0bj. szkta J-20, kompozytu B z dodatkiem szkia J-20
i fluorku strontu oraz kompozytu C, w skiad ktérego obok
obu zrédet fluoru weszta nanokrzemionka. Do oznaczania
zawartosci jonéw fluorkowych uwalnianych z badanych
materiatdw uzyto metode potencjometrii bezposredniej
z kombinowang elektroda fluorkowa firmy ORION. Badania
przeprowadzono po 1, 4, 7, 14, 30 i 60 dniach przetrzymy-
wania probek w roztworze kontaktowym. Kazdorazowo do
badan wykorzystywano po 3 roztwory z prébkami danego
materiatu. W dalszych badaniach oceniano wptyw procesu
uwalniania fluoru na mikrotwardo$¢ HV, , oraz chropowatos¢
powierzchni badanych materiatow. Mikrotwardo$¢ kompo-
zytéw oceniano za pomocg mikroskopu metalograficznego
z przystawkg Hanemann’a. Chropowato$¢ powierzchni
probek oceniano przy uzyciu urzadzenia Talysurf 10 firmy
Taylor Hobson.

Wyniki badan

Pierwszy etap badan polegat na okresleniu ilosci fluoru
uwalnianego z materiatdw kompozytowych na state wy-
petnienia stomatologiczne. RYS.1 prezentuje, iz najwiecej
fluoru uwalnia kompozyt A na bazie fluorowanego szkta J-20.
llos¢ uwalnianego fluoru rosnie do okoto 7 dnia badania,
po czym stabilizuje sie i pozostaje na poziomie ok. 1,4ug z
1mm? powierzchni materiatu. Mozna wiec uznac to szkto za
gtéwne zrodto jondw fluorkowych. Najmniejsza emisja tych

Numerous researches in vitro of composite materials show
that the quickness of fluorine release depends on many fac-
tors, e.g. the kind and volume of utilized fluorine source and
the environment into which it is released [5-7]. Fluorine is
provided for a dental composite material in the form of fluori-
dated glass or pure compounds, such as YbF;, YF,, SrF,
[8]. The fluorine release may change the material structure.
Thus, tribological, mechanical, physicochemical properties
and analysis of material surface are described [8].

The main aim of this work was to determine the influ-
ence of the fluoride strontium and nanosilica on fluorine
release.

Szkio Fluorek
Symbol ceramiczne strontu Nanokrzemionka
ECE Glass Strontium Nanosilica
Composite ceramic fluoride
[J-20, vol.%] [vol.%)] [vol.%]
A 60 -
I B 50 10 s |
| ¢ 40 10 70 I

TABELA 1. Sktad kompozytow.
TABLE 1. Composition of composites.

Materials and methods

In this work three ceramic-polymer composites were
tested. All the materials used in this study consist of 40
vol.% of organic matrix and 60 vol.% of inorganic powder
fillers. The inorganic fillers consisted of silanized glass
with the following symbols and oxide composition: J-20
(SiO,-P,05-Al,0,-Ba0-SrO-Na,O-F-), strontium fluoride and
nanosilica. The surface treatment of all inorganic fillers was
treated with functional silane agent. The composition of all
materials is shown in TABLE 1. All organic and inorganic
constituents were weighed to porcelain mortar and precisely
mixed within 10 minutes until uniform polymer paste was
obtained. The paste was placed on PTFE plates (sample
diameter: 11mm; sample length: 1mm), and it was cured
for 40 seconds using a Vivadent light-curing system at
a wavelength of 420nm. The restored surface was finished
by wet-grinding with silicon carbide paper. Composite
samples were placed into containers with buffer solution
(saliva pH; 6,8) and were keeping until fluorine analyzes.
Examinations of fluorine release were performed for three
materials: composite A with 60vol.% glass J-20 content,
composite B with addition of glass J-20 and strontium fluo-
ride, and composite C consisting of two fluoride sources and
nanosilica. For the purpose of determination of the content of
fluoride ions released from the examined materials, method
of direct potentiometry with combined fluoride electrode,
manufactured 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 material were used. Next tests were connecting with
estimate the fluoride release on microhardness HV,; and
surface roughness of prepared composites. The composite
microhardness was analyzed using metalography micro-
scope with Haneman'’s attachement. Surface roughness of
the samples was examined using Talysurf 10 appliance,
manufactured by Taylor Hobson.
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jonéw wystepuje w
przypadku kompo-

Results

= —

zytu C z dodatkiem
fluorku strontu i na-

The first stage of the work consisted in
determining the fluoride release from com-

nokrzemionki. Jed-
nak w tym przypadku

101 fluaru

posite materials for dental fillings. FIG.1
presents that the highest fluoride ions emis-

widoczny jest ciagly
wzrost emisji jonéw
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sion occurred in case of composites A with
fluoridated glass. An increase in the amount

fluoru do roztworu
kontaktowego. Moze
to wynika¢ z mniej-

1 i T 1

Czn [dn] # Tim e [dayi]

of fluoride ions released to solution from this
composite begins in the 1" day and lasts till
the 7" day, then stabilize and remains at

1] 1]

szej sumarycznej

[m——— —a— ——c |

a level about 1,4ug from 1 mm? materials’

zawartosci fluoru

surface. Thus, the fluoridated glass filler can

w strukturze kom-
pozytu. Dodatkowo
nanokrzemionka,
jako wypetniacz o
matych rozmiarach
ziaren (Srednica -
ok.10nm) zajmuje
wolne miejsca pomiedzy czastkami fluorowanego szkta
i fluorku strontu (wielko$¢ ziaren w granicach 1-3um),
blokujac jednoczesnie potencjalne drogi dyfuzji fluoru do
Srodowiska kontaktowego.

Zaréwno przed, jak i po procesie uwalniania fluoru zba-
dano chropowatos¢ i mikrotwardo$¢ analizowanych kom-
pozytow. Chropowatos¢ powierzchni rosnie po badaniach
uwalniania fluoru. Moze to wynika¢ z procesu emisji jonéw
fluorkowych do roztworu kontaktowego, prowadzacego do
powstawania licznych mikroszczelin w strukturze mate-
riatu. Wyniki chropowatosci powierzchni wykazujg pewne
réznice pomiedzy materiatami (RYS.2a). Najwyzszy wzrost
chropowatosci po badaniach uwalniania fluoru nastepuje w
przypadku kompozytu A zawierajgcego czyste fluorowane
szkto. Przed badaniem parametr ten wynosit ok.0,12pm,
po uwalnianiu fluoru przez 60 dni wzrdst do ok. 0,21um.
Najmniejsze réznice widoczne sg w przypadku kompozytu
C z dodatkiem nanokrzemionki. Moze to wynika¢ z bardziej
réwnomiernego roztozenia czastek nanokrzemionki w sto-
sunku do mikroczastek szkfa czy fluorku strontu w strukturze
materiatu kompozytowego.

Wyniki badan mikrotwardos$ci kompozytéw przedstawio-
ne na RYS.2b pokazuja, ze mikrotwardo$¢ HV, ; wszystkich
materiatéw rosnie w czasie. Wynika to z procesu wigzania
materiatu kompozytowego. Najwyzsze wartosci tego para-
metru osigga kompozyt C z dodatkiem 10%o0bj. nanokrze-
mionki. Natomiast, najwiekszy jego wzrost obserwuje sie w
ciggu pierwszych 30 dni badania. Pomigdzy 30 a 60 dniem
uwalniania fluoru nie wida¢ znaczacych réznic mikrotwar-
dosci dla tego kompozytu.

kompozytow.

sites A, B and C.

RYS.1. llos¢ fluoru uwalnianego z badanych

FIG.1. Amount of fluorine released from compo-

be a main source of fluoride ions. The lowest
fluoride ions emissions by analyzed materi-
als occurred in case of composite C with
addition of strontium fluoride and nanosilica.
However, in this case a continuous increase
of fluoride ions release to agent solution is
observed. It could be a result of lower sum-
mary content of fluorine in composite structure. Additionally,
nanosilica as a filler with little grain dimensions (average
diameter — 10nm) take up free places through larger filler
particles of fluoridated glass and strontium fluoride fillers
(with average grain dimensions 1-3um), and block poten-
tial paths of fluorine diffusion to contact agent solution.
The roughness surface and microhardness of tested com-
posites were analyzed before and after fluorine release.
The roughness surface increases after fluorine release
process. It can be a result of fluoride ions emission to agent
solution, lead to form numerous microcracks in materials’
structure. Roughness tests of composite samples after
fluorine release reveal some significant differences between
materials (FIG.2a). The highest increases of roughness after
fluorine release is observed in case composite A contains
only fluoridated glass filler. Before test, this parameter was
about 0,12um, after fluorine release by 60 days increases
to 0,21um. The lowest differences are observed in case of
composite C with nanosilica addition. This can result from
the fact of achieving, for this content of nanosilica, a uniform
distribution of particles in a composite's structure and form-
ing of more homogenous structure in relation to microparti-
cles of fluoridated glass or strontium fluoride fillers.

The microhardness results present on FIG.2b show that
analyzed parameter of all materials increases in time.
It can be a result of composite materials bonding process.
The greatest microhardness values are observed for
composite C with addition of 10%vol. nanosilica. Through
the first 30 days of analyzes there is the highest increase.
There is no considerable differences between 30 a 60 days
of fluorine release from C composite material.
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RYS.2. Chropowatos¢ (a) i mikrotwardos¢ HV,, (b) badanych kompozytow.
FIG.2. Surface roughness (a) and microhardness HV, , (b) of analyzed composites.
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Podsumowanie

W pracy okreslono wptyw nanokrzemionki oraz zrodet
fluoru w postaci fluorowanego szkta i fluorku strontu nailo$¢
uwalnianego fluoru z materiatéw kompozytowych na state
wypetnienia stomatologiczne. Na podstawie przeprowadzo-
nych badan mozna sformutowaé nastepujace wnioski:

1. Znaczaca emisja jonow fluorkowych z badanych kom-
pozytdéw rozpoczyna sie juz od 1 dnia badania i trwa przez
caly okres analizy. Najwiecej fluoru po 60 dniach badania
uwalnia kompozyt na bazie czystego fluorowanego szkia,
a jego poziom wynosi okoto 1,4ug z 1 mm? powierzchni
probki.

2. Chropowato$¢ powierzchni ro$nie wraz z czasem
uwalniania fluoru, a jej zmiana jest najmniejsza w przypadku
kompozytu z udziatem nanokrzemionki.

3. Mikrotwardo$¢ materiatéw rosnie w czasie w trakcie
uwalniania fluoru. Dodatek nanokrzemionki do materiatu
kompozytowego zwieksza analizowany parametr.
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Summary

In the work, the influence of nanosilica and fluorine
sources in form of fluoridated glass and strontium fluoride
on fluoride ions release from composite materials for dental
fillings was investigated. On the basis of the performed ex-
aminations, the following conclusions have been formed:

1. Significant emission of fluoride ions from the analyzed
composites begins after 1st day of examinations and last for
whole analysis period time. The highest amount of fluorine
release after 60 days of analysis is observed for composite
with only fluoridated glad filler, and the level is about 1,4ug F
- from 1mm? sample.

2. Surface roughness increases with time of fluorine
release and its change is the lowest in case of composite
with nanosilica.

3. The microhardness of all materials grow up in time
during fluorine release. Nanosilica addition increases the
composite microhardness.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badan wptywu
procesu tarcia na strukture materiatbw kompozyto-
wych na state wypetnienia stomatologiczne. Badane
kompozyty zawieraty fluorowane szkto oraz rézne
modyfikatory tarcia. Procesy tarcia przeprowadzono
w specjalnie skonstruowanym symulatorze tarcia.
Obserwowano wptyw wzajemnego oddziatywania
pomiedzy czgstkami napetniaczy a Zywicg organiczng
na wtasciwosci tribologiczne otrzymanych probek ma-
teriatow. Powierzchnie tarcia z widocznymi czgstkami
zuzycia analizowano przy wykorzystania programu do
analizy obrazu.

Stowa kluczowe: tarcie, modyfikatory tarcia, kom-
pozyty stomatologiczne

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 26-29]

Wprowadzenie

Zuzycie materiatdw stomatologicznych jest jednym
z gtéwnych probleméw dotyczacych niemalze kazdego
rodzaju wypetnienia [1]. Docelowym zadaniem badan
obejmujacych nowoczesne materiaty stomatologiczne jest
otrzymanie takiego materiatu, ktéry mogtby by¢ uzywany do
wszystkich rodzajow ubytkéw i podobnie jak amalgamat,
wykazywac optymalng odporno$é na zuzycie. Ostatnio,
sporo uwagi poswieca sie badaniom nad materiatami za-
stepujacymi amalgamaty. Najwieksze nadzieje zwigzane
z otrzymaniem takiego materiatu poktadane sa w kompozy-
towych materiatach na state wypetnienia stomatologiczne
[2]. Prowadzi sie wiec liczne proby otrzymania kompozytow
cechujgcych sie niskim wspotczynnikiem tarcia i matym
zuzyciem.

W celu obnizenia zuzycia i wspotczynnika tarcia mate-
riatdw stomatologicznych, intensywnie modyfikuje sie sktad
stosowanych napetniaczy. Znaczna poprawa ich wtasciwosci
tribologicznych moze by¢ uzyskana wskutek zastosowania
odpowiedniego napetniacza, zwanego modyfikatorem tar-
cia. Mowi sie, ze wtasciwosci kompozytow gtownie zalezg
od typu, rozmiaru, rozmieszczenia i zawartosci stosowanego
napetniacza [3]. Sklad matrycy organicznej réwniez odgrywa
wazng funkcje przy formowaniu kohcowych wtasciwosci
materiatu. W przypadku nieorganicznych napetniaczy zu-
zycie jest prawdopodobnie zwigzane z iloscig naniesionego
na ich powierzchnie silanowego Srodka wigzacego [4].
Kompozyty z najwiekszg zawartoscig srodka wigzacego
cechuje najwieksza predkos¢ zuzywania [5].

Celem niniejszej pracy byto poréwnanie wiasciwosci
materiatdbw kompozytowych na state wypetnienia stomato-
logiczne po procesach tarcia z zastosowaniem dwdch orga-
nicznych i dwdch nieorganicznych napetniaczy proszkowych.

THE INFLUENCE OF FRICTION
PROCESS ON THE STRUCTURE
OF COMPOSITE MATERIALS FOR
DENTAL FILLINGS

JoANNA MysTkowska*, JAN Ryszarp DABROWSKI

BiaLysTok TECHNICAL UNIVERSITY,
FacuLTy oF MECHANICAL ENGINEERING
45¢, WIEJSKA STR., 15-351 BIALYSTOK,
*E-MAIL: JOASIA@PB.BIALYSTOK.PL

Abstract

The paper presents results of research of the influ-
ence of friction process on the structure of composite
materials for dental fillings. The investigated compos-
ites contain a fluoridated filler and different powder
fillers. Wear tests were carried out by means of special
tribotester. The interaction between the filler particles
and organic matrix and its influence on the tribological
behavior of prepared specimens were observed. The
friction surface with the wear particles was observed
by means of SEM and the pictures were analyzed by
a computer image editing software.

Keywords: Friction, friction modifiers, dental
composites.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 26-29]

Introduction

The wear of dental materials is one of the major problems
concerning almost every kind of dental filling [1]. The ultimate
goal of advanced dental material research is to produce a
material that can be used in all circumstances as an amal-
gam replacement material which revealed an optimal wear
resistance. In recent years, a lot of effort is focused on the
development of amalgam replacement materials. The best
way of developing such a material is connecting with com-
posite materials for dental fillings [2]. Thus, a big interest in
composite materials for dental fillings, in which low friction
and low wear must be provided, is very significant.

In order to reduce the wear and coefficient friction of
analyzed materials, the composition of applied filler is ex-
tremaly modified. Evident improvement of the tribological
properties of a material can be obtained by using suitable
filler, called friction modifier. It is said that the properties of
composites are mainly dependent on the type, size, spacing
and volume fraction of the utility filler [3]. The constitution
of organic matrix also plays an important function in form-
ing the final properties of material. In the case of inorganic
fillers the wear of material is probably connected with the
amount of damage caused to silane coupling agent [4].
The composites with the highest degree of coupling show
the highest wear rate [5].

The aim of this study was to compare the properties
of composite materials for dental fillings consisting of two
organic fillers with those obtained with an inorganic friction
modifier.

Materials and methods

In this work five ceramic-polymer microfilled compos-
ites containing friction modifiers were tribologicaly tested.



Materialy i metody

W niniejszej pracy badaniom tribologicznym poddano
pie¢ kompozytéw ceramiczno-polimerowych zawierajgcych
modyfikatory tarcia. Sktadaty sie one w 40%0bj. z osnowy
polimerowej oraz w 60%0bj. z napetniaczy proszkowych.
Napetniacze nieorganiczne stanowity silanizowane szkto
0 nastepujacym symbolu i sktadzie tlenkéw: J-20 (SiO,-
P,05-Al,0,-Ba0-SrO-Na,O-F-) oraz modyfikatory tarcia:
azotek krzemu (Si;N,), azotek boru (BN), polietylen (PE)
i politetrafluoroetylen (PTFE). Jakosciowy i ilosciowy sktad
fluorowanego szkta J-20 cechuje dodatkowo rézna wielkosc
czastek (1-3um z nanoczastkami). Czastki modyfikatorow
tarcia rowniez majg rézne wielkosci. Badane kompozyty
oznaczono symbolami A-E, a ich skfad przedstawiono
w TABELI 1.

Na powierzchnie czgstek wszystkich napetniaczy nieor-
ganicznych naniesiono silanowy srodek wigzacy. Celem pro-
cesu silanizacji przeprowadzanego w wyparce prézniowej
jest absorpcja aktywnych grup silanowych na powierzchnie
czastek. Po procesie silanizacji reaktywne grupy silano-
we taczg sie z czgstkami nieorganicznego napetniacza,
ktore to nastepnie mogg wigzac sie z organiczng matrycq
polimerowg. Wszystkie organiczne sktadniki odwazono
do porcelanowego mozdzierza i dokfadnie mieszano do
uzyskania homogenicznego roztworu. Czastki szkta J-20
(57%o0bj.) i modyfikatorow tarcia (3%obj.) dodawano do
przygotowanej matrycy organicznej. Otrzymane organiczno-
nieorganiczne mieszaniny homogenizowano dalej w moz-
dzierzu porcelanowym przez 10 minut. Kazdg 2-milimetrowg,
warstwe przygotowanych kompozytéw polimeryzowano
w aluminiowych formach o ksztalcie cylindrycznym. Nastep-
nie odkryto prébke kompozytu o grubosci 2 mm poprzez
mechaniczne usuniecie czesci aluminiowej. Powierzchnie
materiatu kontaktujaca sie z przeciwprébka wyszlifowano
i wypolerowano.

Srednia chropowato$é powierzchni probek kompozytéw
wynosita okoto R, 0,1um. Plytka ze stali nierdzewnej o
twardosci 64HRC i powierzchniowej chropowatosci okoto
0,1um zostata uzyta jako przeciwprobka z uwagi na wyz-
szg twardos$¢ w poréwnaniu do analizowanych materiatéw.
Do badan tarciowych zastosowano obcigzenia: 1, 5, 10MPa.
Proces tarcia przeprowadzono przy czestotliwosci 1,5Hz.
Czas tarcia wynosit 3 godziny, a droga tarcia - 2,5mm.
Badania tarciowe przeprowadzono przy uzyciu specjalnie
skonstruowanego testera tribologicznego w obecnosci bu-
foru fosforanowego (o pH naturalnej $liny rownym 6,8) jako
srodka smarujacego. Badania chropowatosci powierzchni
probek i przeciwprébki wykonano przed i po procesie
tarcia przy wykorzystaniu urzadzenia Talysurf 10 firmy
Taylor Hobson. W celu dokfadnej analizy procesoéw tarcia,
obserwowano powierzchnie zuzycia przy wykorzystaniu
skaningowego mikroskopu elektronowego Hitachi S 3000N
z przystawka do mikroanalizy rentgenowskiej. Warstewka
zuzycia na przeciwprobce byta réwniez analizowana w celu
okreslenia obecnosci roznych pierwiastkdw pochodzacych
Z napetniacza proszkowego. Zdjecia powierzchni zuzycia
kompozytéw wraz z czastkami zuzycia byty analizowane
przy wykorzystaniu programu do obrobki obrazu. Metoda
ta pozwolita na poréwnanie widocznych na powierzchni
materiatéw, rozmiaréw czastek napetniacza przed i po
procesie tarcia.

Wyniki

RYS.1 przedstawia zdjecia probek kompozytéw po proce-
sach tarcia pokazujace rodzaj zachodzacego tarcia. Zdjecia
pokazujg destrukcje struktury i jednoczes$nie znaczng po-
wierzchniowa delaminacje wszystkich badanych kompozytow.

Szkio ceramiczne =~ Modyfikator tarcia
Symbol materiatu [J-20, %o0bj.] [%o0Dbj.]
Materials’ symbol Glass ceramic Friction modifier
[J-20, vol.%] [vol.%]
A 60 -
B 57 3% PE
C 57 3% PTFE
D 57 3% Si;N,
E 57 3% BN

TABELA 1. Skitad kompozytow.
TABLE 1. Composites’ constitution.

The composite materials used in these tests were prepared
from the organic matrix and powder fillers glass form. 60vol.%
of composite contains filler, which is a fluoridated glass
(Si0,-P,04-Al,0,-Ba0O-SrO-Na,O-F-) - and friction modifiers,
as silicon nitride (Si;N,), boron nitride (BN), polyethylene
(PE), polytetrafluoroethylene (PTFE). Qualitative and quan-
titative oxides built-up of J-20 glass ceramic is characterized
by various particle sizes (1-3um with nanoparticles). Friction
modifiers also have irregular particle dimensions.

The surface treatment of all inorganic fillers was treated
with functional silane. The aim of silanization process is
to absorb the active silane groups on powder surface at
vacuum evaporator. After silanisation process reactive silane
is combined with inorganic filler and can copolymerize with
the polymer network. Composites were prepared as shown
in TABLE 1. All organic constituents were weighed to porce-
lain mortar and precisely mixed until uniform polymer paste
was obtained. J-20 glass particles (57vol.%) and friction
modifiers (3 vol.%) were added to an organic matrix, which
was prepared in advance. These organic-inorganic mixtures
were then homogenized in a porcelain mortar for 10 minutes.
The paste was placed into cylindrical aluminium molds.
In order to uncover the analyzed material, the 2-millimetre
of aluminium envelope was removed. The restored surface
was finished by wet-grinding.

The samples had an average surface roughness R,
of about 0,1um. Hardening stainless-steel plate with
a hardness of 64 HRC and surface roughness about 0,1um
was used as the counterface material due to its relatively
high hardness as compared with the analyzed materials.
The normal loads were: 1, 5, 10 MPa. That wear cycle was
estimated at a frequency 1,5 Hz. The wear time was 3 hours
with sliding wear track — 2,5mm. Wear tests were conducted
by means of special tribotester in the presence of phosphate
buffer (pH of natural saliva-6,8) as a lubricant.

The surface roughness researches of specimens and
counterfaces before and after testing were directly measured
with a profilometry device Talysurf 10 appliance, manufac-
tured by Taylor Hobson. In order to obtain a fundamental
basis for the contact wear processes, studies of worn sur-
faces were preformed using a scanning electron microscope
Hitachi S 3000N with an attachment for X-ray microanalysis.
The wear layer on the counterface was examined in the
SEM in the back-scattered image mode to asses a possible
presence of various chemicals from filler particles.

The pictures of friction surfaces with the wear particles
were analyzed by an image editing software. That method
was carried out to compare the dimensions and quantities
of filler particles present on surfaces before and after fric-
tion process.
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RYS.1. Zdjecia SEM badanych kompozytow w nastepujacej kolejnosci: A (a), B (b), C (c), D (d), E(e).
FIG.1. SEM pictures of investigated composites in next order: A (a), B (b), C (c), D (d), E(e).

W[%] A[%]
C 14,31 31,31
0} 19,72 32,39
F 2,00 2,17
Na 0,43 0,49
Al 7,26 7,07
Si 0,58 0,54
P 1,50 1,27
Cl 0,38 0,28
K 0,20 0,13
Ca 0,34 0,23
Cr 7,84 3,79
Mn 0,36 0,17
Fe 45,09 20,16
Sum 100,00 100,00

RYS.2. Zdjecie SEM warstewki na przeciwprobce
z droga tarcia w kontakcie z kompozytem C (a) i
skiad tej warstewki (b).

FIG.2. SEM picture of layer on counterface with
wear track of composite C (a) and its constituent (b).

Zdjecie (a) pokazuje jednolita delaminacje powierzchni
kompozytu A. Wskazuje jednoczesnie na typowe zuzycie
zmeczeniowe z licznymi mikropeknieciami i postepujacq
delaminacjg powierzchni materiatu. Kompozyt B (zdjecie b)
i kompozyty C (zdjecie c) posiadajg podobng strukture
powierzchni. Widoczne liczne mikropekniecia w strukturze
wynikajg z potaczenia pomiedzy czastkami napetniacza a
matrycg organiczng. W przypadku kompozytéw zawierajg-
cych jedynie nieorganiczne napetniacze, wida¢ postepujaca
delaminacje materiatu z elementami zuzycia $ciernego.
Wieksza destrukcja materiatu wystepuje w przypadku
materiatéw D i E. Drogi tarcia tych kompozytéw pokryte sg
cienkg warstwg produktow zuzycia. W niektérych miejscach
materiat zostat usuniety, powodujgc powstanie powierzch-
niowych ubytkdw w strukturze kompozytu. Moze to by¢
wynikiem niedostatecznej adhezji organicznej matrycy do
nieorganicznych czastek napetniaczy

Chropowatos$¢ powierzchni prébek wszystkich kompo-
zytow przed badaniem tarcia wynosita okoto 0,1um. Po

Results

Scanning microscopic observations (FIG.1) of samples
after the friction process were used for determining the kind
of material wear. The pictures show a destructive structure
of all investigated composites and at the same time they
present a lot of surface delaminations.

The picture (a) shows the surface of composite A with uni-
form delamination on it. It is evident that typical fatigue wear
with numerous microcracks and progressive delamination
of the material’s surface occurred. Composite B (picture b)
and composite C (picture c) have similar surface structure.
Numerous microcracks are seen in the surface, which are
associated with the interfaces between the filler particles and
the resin matrix. For composites containing only inorganic
fillers, progressive delamination of the material’s surface
with elements of attrition is visible. For materials D and E
higher material’s destruction was observed. The wear tracks
of that composites are covered with thin layer of substance.
In some locations, materials have been removed, forming
shallow pits. It could be the result of insufficient adhesion
of organic matrix to inorganic powder fillers.

Surface roughness values were about 0,1um for each
kind of composite before friction process. After that process
this parameter was higher for composites with inorganic
fillers (0,35um) in comparison to composites with organic
fillers (0,2um). There were no evident relationship between
the value of used load and a roughness value.

SEM picture of counterface presented on FIG. 2 (a) show
that alongside of abrasive wear there is also adhesive wear.
The wear track of composite C is covered with a thin film-like
substance. The wear layer on the counterface was examined
in the SEM in back-scattered electrons for the purpose of
analyzing the presence of chemicals absorbed from the in-
vestigated composites. X-ray microanalysis of composite C
shows the presence of organic (C,0) and inorganic particles
(F, Na, Al, Si) from investigated composite.

In order to estimate the grit size change of fillers after fric-
tion by using a load of 10MPa, the picture analysis with the
use of a computer program was carried out. At the first stage
pictures of the surface before friction were taken, and then
after that process by means of a scanning microscope. In the
next stage the obtained pictures were analyzed in a special
program APHELION. The results are shown on FIG.3.

RYS.3. Zdjecia SEM badanego kompozytu C:
przed tarciem (a), po tarciu (b).

FIG.3. SEM pictures of investigate composite C:
(a) before friction, (b) after friction.
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procesie parametr ten przyjmowat wyzsze wartosci dla
kompozytéw z nieorganicznymi napetniaczami (0,35um)
w poréwnaniu do kompozytéw z organicznymi napetnia-
czami (0,2um). Nie obserwowano zaleznosci pomiedzy
wartoscig zastosowanego obcigzenia na prébke a wartoscig
chropowatosci materiatu po procesie tarcia.

Zdjecie SEM przeciwprobki widoczne na RYS.2a wska-
zuje na wystepowanie obok zuzycia $ciernego, rowniez
zuzycia adhezyjnego. Droga zuzycia kompozytu C pokryta
jest cienkim filmem produktéw zuzycia. Badano tg warstwe
w celu analizy obecnosci czastek pochodzacych z bada-
nych materiatéw. Mikroanaliza rentgenowska kompozytu
C (RYS.2b) wskazuje na obecnos¢ czastek organicznych
(C,0) i nieorganicznych (F, Na, Al, Si) pochodzacych
z badanego kompozytu.

W celu okreslenia zmian wielkosci ziaren napetniaczy
po tarciu przy uzyciu obcigzenia rownego 10 MPa, wyko-
nano analize obrazu powierzchni materiatu. Zdjecia SEM
wykonano przed i po procesie tarcia. Nastepnie otrzymane
zdjecia byly analizowane w programie APHELION. Wyniki
przedstawiono na RYS.3.

Otrzymane wyniki analizy zdjecia C (TABELA 2) wskazujg,
na redukcje rozmiaréw czagstek napetniacza zachodzacg
podczas procesu tarcia. Przed tarciem na powierzchni
materiatu C wida¢ byto 77,7% czastek o srednicy 0,1uym.
Po procesie tarcia ilos¢ ta wzrosta do 93,9%.

Podsumowanie

1. Typowe zuzycie Scierne i zmeczeniowe z licznymi
mikropeknieciami i postepujaca delaminacjg powierzchni
materiatu zachodzi podczas tarcia kompozytu.

2. Chropowatos¢ powierzchni jest wyzsza w przypadku
kompozytdw z nieorganicznymi czgstkami napetniacza.

3. Proces tarcia powoduje na redukcje rozmiaréw czastek
we wszystkich analizowanych kompozytach.
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Praca naukowa finansowana ze $rodkéw na nauke
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Instytutowi Ceramiki i Szkta w Warszawie za przygotowanie
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Pismiennictwo

1. Nagarajan V., Jahanmir S., Thompson V.: In vitro contact wear of
dental composites, Dental Materials, 20, 2004, p. 63-71

2. Vale Antunes P., Ramalho A.: Study of abrasive resistance of
composites for dental restoration by ball-cratering, Wear, 255,
20083, p. 990-998

3. Lim B-S, Ferracane J.L., Condon J.R., Adey J.D.: Effect of filler
fraction and filler surface treatment on wear of microfilled compo-
sites, Dental Materials, 18, 2002, 1-11

Rodzaj czastek
Particles quantity

Srednica czastek Przed tarciem Po tarciu
Particle dimensions Before friction After friction
[%} [%]
0-1 77,4 93,9
1-2 13,9 5
2-3 3,8 04
3-4 1,0 0,2
4-5 1,4 -
5-6 1,0 0,2
Others 1,5 0,3

TABELA 2. Rozmiar i ilos¢ czastek obserwowa-
nych na powierzchni kompozytu C, p=10MPa.
TABLE 2. Particles quantity observed on compo-
site C surface, p=10MPa.

Obtained results of composite C picture analysis (TABLE
2) show the evident size reduction of the filler particles during
the friction process. Before friction there were about 77,7%
of particles with dimension 0,1um. After this process that
amount increase to 93,9%.

Summary

1. During the friction process, a typical fatigue wear with
numerous microcracks and progressive delamination of
the materials’ surface with visible elements of attrition is
observed.

2. The composite surface roughness value is higher for
materials with inorganic filler particles.

3. In the friction process, there is an evident size reduction
of filler particles in all analyzed composites.
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Streszczenie

W pracy dokonano oceny wptywu azotowania
Jarzeniowego na wtasnosci warstwy wierzchniej stali
austenitycznej gatunku 304 i 316L. Proces azotowania
Jarzeniowego przeprowadzono w urzgdzeniu do azo-
towania typu JON-600. Azotowanie przeprowadzono
w temperaturze 733 K (460°C), przy cisnieniu p=150Pa
iw czasie t=64,8ks (18 h). Do realizacji procesu azoto-
wania zastosowano atmosfere reaktywngq sktadajgcq
sie z mieszaniny 25% azotu, 75% wodoru (natezenie
przeptywu 250mi/min N,+750ml/minH,).

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 30-32]

Wstep

Areologia jest obszarem wiedzy podstawowej i stoso-
wanej, ktérego gtdwnym zadaniem jest badanie zjawisk
zachodzacych na powierzchni ciat statych, w celu zwieksze-
nia trwatosci eksploatacyjnych warstw powierzchniowych
wyrobdw [1].

Materiaty konstrukcyjne stosowane w medycynie oraz
w budowie elementéw maszyn, aparatéw i armatury dla
przemystu spozywczego, spetniaé musza bardzo wysokie
wymagania sanitarno — higieniczne przy jednoczesnym
spetnieniu wysokich wymogow wytrzymatosciowych i fi-
zycznych [2].

Stosowane najczesciej w tych dziedzinach grupy stali
austenitycznych: 18-8 oraz 17-14-2L, posiadajq zblizone
wiasnosci wytrzymatosciowe, natomiast odpornosé koro-
zyjna stali 17-14-2L jest wyzsza, ze wzgledu na wiekszg
zawartos$¢ niklu oraz 2% dodatek molibdenu [2]. Manka-
mentem stosowania stali z grupy 17-14-2L jest jednakze
to, ze elementy z niej wykonane sg znacznie drozsze od
stali typu 18-8.

Alternatywnym rozwigzaniem moze by¢ modyfikacja
warstw wierzchnich relatywnie tanich stali austenitycznych
z grupy 18-8, powodujgca zwiekszenie trwatosci eksploa-
tacyjnej tych stali.

Coraz wieksze wymagania stawiane technologom i kon-
struktorom odnosnie uszlachetniania materiatéw sprawity,
ze preferowane sa te z metod obrdbki cieplnej i powierzch-
niowej, ktére oprocz poprawy trwatosci eksploatacyjne;j i
matych kosztéw eksploatacyjnych sg metodami o niskiej
energochtonnoscii duzej ,czystosci” z ekologicznego punktu
widzenia [3,4]. Jedng z metod polepszenia wtasnosci warstw
wierzchnich materiatéw jest azotowanie.

AREOLOGY OF
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NITRIDING OF AUSTENITIC
STEELS (304 AND 316L)
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Abstract

The influence of plasma nitriding on properties
of surface layer of 304 and 316L austenitic steels
was evaluated in this paper. The process of plasma
nitriding was carried out in a JON-600 nitriding
installation. The nitriding was performed at 733 K
(460°C) at pressure p=150Pa and during 64.8ks
(18 h). A reactive atmosphere consisting of a mixture
of 26% of nitrogen and 75% of hydrogen (rate of flow
250ml/min N,+750ml/min H,) was used to carry out
the nitriding.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 30-32]

Introduction

Areology is the area of basic and applied science, which
main task consists of studying phenomena occurring on
solids surface, to increase operational life of products sur-
face layers [1].

Construction materials used in medicine and in con-
struction of components of machines, instruments and
fittings for the food industry must meet very strict sanitary
— hygienic requirements parallel to meeting high strength
requirements [2].

Groups of 18-8 and 17-14-2L austenitic steels used most
often in those areas have similar mechanical properties,
while the corrosion resistance of 17-14-2L steel is higher
due to higher nickel content and 2% addition of molybdenum
[2]. However, the drawback of using steels from 17-14-2L
group is the fact that components made of them are much
more expensive than of 18-8 type steel.

Modification of surface layers of relatively cheap auste-
nitic steels from group 18-8, causing increased operational
life of those steels may be an alternative solution.

Increasingly high requirements set to process and design
engineers in relation to materials refinement made that
such thermal and surface treatment methods are preferred,
which apart from improvement in operational life and low
operational costs are methods of low energy consumption
and high “cleanness” from environmental point of view [3,4].
Nitriding is one of methods used to improve properties of
materials surface layers.

Nitriding of high-chromium steels is a frequently used
treatment aimed at increasing those steels wear resistance.
However, this process encounters numerous difficulties due
to the existence of a tight layer of chromium oxides on their
surface, which make the diffusion of nitrogen more difficult.
In practice this difficulty is eliminated through surface pre-



Azotowanie stali wysokochromowych, jest czesto stoso-
wanym zabiegiem majacym na celu podniesienie odpornosci
na zuzycie tych stali. Proces ten napotyka jednak wiele trud-
nosci ze wzgledu na istnienie na ich powierzchni szczelnej
warstewki tlenkéw chromu, ktére utrudniajg dyfuzje azotu.
W praktyce trudnos¢ ta jest eliminowana na drodze wstepnej
obrobki powierzchniowej takiej jak trawienie i fosforano-
wanie, badz przez wprowadzenie do komory reakcyjnej
dodatkoéw takich jak chlorek amonu lub HCI, czy w koncu
przez stosowanie takich kosztownych obrébek jak obrébki
jarzeniowe czy plazmowe [5].

Azotowanie gazowe stali austenitycznych jest wazng
obrébka powierzchniowg podnoszaca twardos¢ i odpornosc
na Scieranie, co znacznie rozszerza jej zastosowanie jako
materiatu konstrukcyjnego. Niestety obrébka ta przeprowa-
dzana w temperaturze powyzej 500°C powoduje wytworze-
nie azotkdw chromu i/lub zelaza co wptywa na pogorszenie
odpornosci korozyjnej [6].

W Instytucie Inzynierii Materiatowej Politechniki Cze-
stochowskiej podjeto prébe modyfikacji powierzchni stali
austenitycznych poprzez azotowanie jarzeniowe w celu
poprawy odpornosci na zuzycie i korozje. Niniejsze opraco-
wanie dotyczy badan warstw wierzchnich uzyskiwanych na
wytypowanych do badan stalach austenitycznych.

Materiat i metodyka badan

Procesom azotowania jarzeniowego poddano wytypowa-
ne do badan z grupy stali austenitycznych 18-8 i 17-14-2L
stale 304 i 316L wg. ASTM.

Proces azotowania przeprowadzono w urzadzeniu do
obrébek jarzeniowych z chiodzong anoda typu JON-600,
stosujgc cztery warianty azotowania:

1. wariant | - prébki umieszczono na katodzie,

2. wariant Il - prébki umieszczono na powierzchni odizo-
lowanej przy pomocy labiryntu ceramicznego zaréwno od
katody jak i anody, czyli w tzw. ,potencjale plazmy”,

3. wariant Ill - prébki umieszczone na katodzie zostaty przy-
kryte ekranem wspomagajacym, wykonanym z perforowanej
blachy tytanowej,

4. wariant IV - probki umieszczone w potencjale plazmy
zostaty przykryte ekranem wspomagajacym jak w przypadku
wariantu powyzej.

W pierwszym przypadku powierzchnia probek bombar-
dowana jest jonami o energiach wynikajacych z wartosci
spadku katodowego (okoto 800V) natomiast do podiozy
odizolowanych od katody i anody docierajgce jony majg
niewielka energie, poniewaz posiadajg ujemng polaryzacje
wzgledem plazmy rzedu 20V, tak wigc nie wystepuje w tym
przypadku efekt rozpylania [7,8]. W dwdch pozostatych
wariantach nastepuje zintensyfikowanie procesow po-
wierzchniowych w wyniku powstawania na perforowanych
ekranach katod wnekowych, co powoduje wzrost tempera-
tury azotowanych probek.

Pomiary twardosci powierzchniowej oraz rozktady mikro-
twardosci warstw azotowanych wykonano metodg Knoppa
na mikrotwardosciomierzu firmy Future Tech. Corporation
FM?7 przy obcigzeniu 100G (980,7mN).

Badania trybologiczne w warunkach tarcia suchego prze-
prowadzono na testerze typu T-05 o ukfadzie par tracych
rolka — klocek.

Wyniki badan

Azotowanie jarzeniowe dla kazdego z zastosowanych
wariantow powoduje, przy przyjetych parametrach procesu,
wzrost twardosci powierzchniowej w przypadku wytypowa-
nych do badan stali austenitycznych. Najmniejszy blisko

treatments such as etching and phosphatising, or through
introduction to the reactive chamber of such additions as
ammonium chloride or HCI, or finally by the use of such
costly treatments like ion or plasma treatments [5].

The ammonia nitriding of austenitic steels is an important
surface treatment, increasing the hardness and abrasion
resistance, what substantially expands their application as
a construction material. Unfortunately this treatment carried
out above 500°C causes creation of chromium and/or iron ni-
trides, resulting in deterioration of corrosion resistance [6].

At the Institute of Material Engineering of Czestochowa
University of Technology an attempt was made to modify
the surface of austenitic steels via plasma nitriding to im-
prove the wear and corrosion resistance. This paper refers
to surface layers obtained on austenitic steels selected for
tests.

Material and methodology of tests

304 and 316L steels, acc. to ASTM, selected for tests
from the group of 18-8 and 17-14-2L austenitic steels, were
subject to plasma nitriding.

The process of nitriding was carried out in a water-cooled
JON-600 installation for ion treatments, using four nitriding
variants:

1. variant | — specimens were located on the cathode,

2. variant Il — specimens were located on a surface insu-
lated, by means of ceramic maze, both from the cathode
and anode, i.e. at so-called “plasma potential”,

3. variant Ill — specimens located on the cathode were
covered with an assisting screen, made of perforated tita-
nium sheet,

4. variant IV — specimens placed at plasma potential were
covered with an assisting screen, like in the above vari-
ant.

In the first case the surface of specimens is bombarded
with ions of energies resulting from the cathode fall (approx.
800 V), while ions reaching substrates insulated from the
cathode and anode have a low energy, because they have
negative bias of around 20V against plasma, so in this case
the effect of sputtering does not occur [7,8]. In the other two
variants the surface processes are intensified as a result
of hollow cathodes originating on perforated screens, what
results in increase of nitrided specimens temperature.

Measurements of surface hardness as well as of distribu-
tions of nitrided layers microhardness were performed using
the Knopp method on an FM7 Future Tech. Corporation
microhardness tester at the load of 100G (980.7mN).

Tribological tests in conditions of dry friction were carried
out on a T-05 tester with an arrangement of roller — block
rubbing pairs.

Results of examinations

For all the variants the plasma nitriding results in, at
assumed process parameters, an increase in the surface
hardness in the case of austenitic steels selected for tests.
The lowest, nearly 3-times, hardness increase occurred in
the case of nitriding at so-called “plasma potential” of d.c.
glow discharge. The highest (around 7-times) increase in
the surface hardness occurred in the case of nitriding acc.
to variant ll1; slightly lower values of surface hardness were
obtained in the case of conventional plasma nitriding on the
cathode. It should be mentioned that nitriding at so-called
“plasma potential” using an assisting screen causes also
a high, because around 6-times, increase in the surface
hardness (FIG.1).
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3-krotny wzrost twardosci wystgpit w

Plasma nitriding of

przypadku azotowania w tzw. ,potencjale

O stan wyjSciowy BP BP+E BK RK+E |

tested steel results

plazmy” wytadowania jarzeniowego pradu

in an increase in re-
sistance to abrasive

statego. Najwiekszy (okoto 7-krotny) wzrost 1900 -

wear as against the
initial state. The high-
est, around 20-times

increase in resistance

twardos$ci powierzchniowej wystapit w 1200 |
przypadku azotowania wedtug wariantu lll, =

Nieco nizsze wartosci twardo$ci powierzch- = Lol
niowej uzyskano w przypadku konwen- i 800 1
cjonalnego azotowania jarzeniowego na .E 600
katodzie. Nadmieni¢ nalezy, Zze azotowanie g 400 -
w tzw. ,potencjale plazmy” z zastosowa- ~ 200 -
niem ekranu wspomagajgcego powoduje 0

réwniez wysoki bo okoto 6-krotny wzrost
twardosci powierzchniowej (RYS.1).

to abrasive wear oc-
curred in the case of
nitriding on the cath-
ode using an assist-
ing screen, what was
probably caused by
the existence on the

Azotowanie jarzeniowe badanych stali
powoduje wzrost odpornosci na zuzycie
Scierne w stosunku do stanu wyjsciowe-
go. Najwiekszy, okoto 20-krotny wzrost
na zuzycie $cierne wystapit w przypadku
azotowania na katodzie z zastosowaniem
ekranu wspomagajgcego, jest to spo-
wodowane prawdopodobnie obecnoscig

w warstwie wierzchniej badanej stali azot- screen.

RYS.1. Twardos¢ powierzchniowa azotowanych
jarzeniowo stali austenitycznych; P — plazma, P+E
— plazma + ekran wspomagajacy, K — katoda, K+E
— katoda + ekran.

FIG.1. Surface hardness of plasma nitrided auste-
nitic steels; P — plasma, P+E — plasma + assisting
screen, K — cathode, K+E — cathode + assisting

surface layer of tested
steel of nitrides, in par-
ticular high-chromium
Cr,N type nitrides, as
well as by a thicker
nitrides layer (FIG.2).

Summary

kow, a zwlaszcza azotkéw wysokochromo-
wych typu Cr,N, jak réwniez grubsza strefg

||:|stan wiyjsciowy BP B P+E BK RK+E |

azotkow (RYS.2).

Podsumowanie

Procesy azotowania jarzeniowego
spowodowaly znaczny wzrost twardosci
powierzchniowej wytypowanych do badan
stali austenitycznych gatunku 304 i 316L.

-Lr\.\wgmm
[ — I [—

ubytek masy, mg

Plasma nitriding
processes caused a

B s

substantial increase in

the surface hardness
of 304 and 316L auste-

nitic steels chosen for

Najwiekszy wzrost twardosci powierzchnio-
wej wystgpit dla wariantow z zastosowany-
mi dodatkowo ekranami wspomagajacymi
proces azotowania jak rowniez w przypad-

testing. The highest
increase in surface
hardness occurred for
variants with addition-
ally applied screens
assisting the nitriding
as well as in the case

s

ku azotowania katodowego.

Podobne zaleznosci wystapity w przy-
padku badan odpornosci na zuzycie
Scierne naazotowanych jarzeniowo stali
austenitycznych z zastosowaniem ekranéw
wspomagajacych.

Analizujac, uzyskane wartosci twardosci powierzchniowej
oraz odpornosci na zuzycie $cierne w odniesieniu do bada-
nych gatunkéw stali austenitycznych tj. 304 i 316L, nalezy
stwierdzi¢, ze dla poszczegolnych wariantéw azotowania
sg one porownywalne, co jest wydaje sie by¢ korzystnym z
ekonomicznego punktu widzenia.
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RYS.2. Wyniki badan odpornosci na zuzycie stali
austenitycznych po azotowaniu jarzeniowym.
FIG.2. Results of tests on resistance to wear of
plasma nitrided austenitic steels.

of cathode nitriding.

Similar relation-
ships occurred in the
case of tests on resist-
ance to abrasive wear
of plasma nitrided austenitic steels with the use of assisting
screens.

While analysing the obtained values of surface hardness
and of resistance to abrasive wear with regard to tested
austenitic steel grades, i.e. 304 and 316L, it should be stated
that individual nitriding variants are comparable, what seems
favourable from economic point of view.
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KOPOLIMERYZACJA L-LAKTYDU
Z TRIMETYLENOWEGLANEM
(TMC) INICJOWANA
PRZYJAZNYMI DLA ORGANIZMU
KOMPLEKSAMI CYNKU (I1)

MALGORZATA PAsTusiAk, MAciEJ BERO, PIoTR DOBRzYNSKI

CENTRUM MATERIALOW PoLiMERowYCH | WEGLOwYcH PAN
uL. CURIE-SKtoDOWSKIEJ 34, 41-819 ZABRZE

Streszczenie

W artykule przedstawiono wyniki kopolimeryzacji
L-laktydu z cyklicznym 1,3 trimetylenoweglanem
(TMC). Proces kopolimeryzacji prowadzono w stopie
z uzyciem kilku réznych zwigzkdéw cynku jako inicja-
toréw, Otrzymano z duzg wydajnos$cig, w relatywnie
krotkim czasie wysokoczgsteczkowe kopolimery
0 zatozonych sktadach. Podobnie jak i w kopolimery-
zacjach prowadzonych z innymi inicjatorami, konwer-
sja trimetylenoweglanu przebiegata znacznie wolniej
od konwersji laktydu. Zaobserwowno relatywnie niskg
intensywno$c transestryfikacji miedzyczgsteczkowey.
Otrzymane kopolimery charakteryzowaty sie multiblo-
kowg strukturg faricucha.

Stowa kluczowe: kopolimeryzacja, laktyd, trime-
tyloweglan, polimery bioresorbowalne

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 33-35]

Wstep

W ciggu ostatnich lat mozna zaobserwowa¢ rosnace
zainteresowanie biodegradowalnymi i biokompatybilnymi
polimerami z powodu mozliwosci ré6znorakiego ich zasto-
sowania w medycynie i farmacji. Najczesciej stosowanymi
polimerami tego typu sg alifatyczne poliestry, otrzymywane
w reakcji polimeryzacji laktydéw i laktonéw. Interesujgcym
materiatem, szczegdlnie w formowaniu nosnikéw lekow
czy komorek w technikach inzynierii tkankowej, sg polies-
troweglany - najczesciej kopolimery laktydow i cyklicznych
weglanow. Obecnie obserwowany dalszy rozwdj prowa-
dzonych badan zmierza do polepszenia wtasciwosci fizy-
ko—chemicznych otrzymywanych polimeréw i modelowania
ich witasnos$ci poprzez zmiany mikrostruktury tancucha, co
zwigzane jest z metodg prowadzenia procesu ich kopoli-
meryzaciji.

Bardzo wazng cechg materiatéw wykonanych z tych
kopolimerdw, podczas stosowania in vivo w zastosowaniach
biomedycznych, jest ich biozgodnos$é. Poniewaz catkowita
eliminacja resztek inicjatora stosowanego w procesie kopoli-
meryzacji jest praktycznie niemozliwa, waznym staje sie wiec
odpowiedni wybdr tego zwigzku. Idealny inicjator powinien
zapewniac¢ duzg efektywnos¢ procesu polimeryzacji, pozwa-
la¢ otrzymac polimery o wysokich masach czasteczkowych i
by¢ jednoczesnie zwigzkiem nietoksycznym. Nasze badania
prowadzono z szeregiem inicjatorow bedacych zwigzkami
cynku (1) — metalu nalezacego do biopierwiastkéw, a wiec
biorgcym udziat w procesach metabolicznych cztowieka. We
wczesniejszych badaniach [1] wykazaliSmy iz dwuwodny
acetylacetonian cynku (ll) jest bardzo dobrym inicjatorem
homopolimeryzacji TMC. Prowadzony proces polimeryzacji
przebiegat bardzo szybko i z duzg wydajnoscig. Wyniki te
skfonity nas do podjecia badan kopolimeryzacji weglanéw
z udziatem komplekséw cynku.

COPOLYMERIZATION OF
L-LACTIDE WITH TRIMETHYLENE
CARBONATE INITIATED WITH
FRIENDLY ZINC COMPLEXES(II)

MAtGoRzATA PAsTusiak, Macies BERo, PIoTR DoBRzYNSKI

CENTRE OF MATERIALS PoLYMERIC AND CARBON,
PoLisH ACADEMY OF SCIENCES,

uL. CURIE-SKtODOWSKIEJ 34,

41-819 ZaBRzE, PoLAND

Abstract

The article presents the results of copolymerization
of L-lactide with cyclic 1,3-trimethylene carbonate
(TMC). The ring opening copolymerization was con-
ducting in bulk with the use of several different zinc
compounds as initiators. As a result, high molecular
mass copolymers with the expected composition were
obtained with high yield and in relatively short time.
Likewise the copolymerizations carried out with the
other initiators, conversion of trimethylene carbonate
proceeded much slower than conversion of lactide.
Relatively low intensity of intermolecular transeste-
rification was observed. The obtained copolymers
characterized multiblock microstructure.

Keywords: copolymerization, lactide, trimethylene
carbonate, bioresorbable polymers.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 33-35]

Introduction

In the last few years, growing interest in biodegradable
and biocompatible polymers may be observed, mainly
caused by the diversity of possibilities of their applications
in medicine and pharmacy. Interesting group of materials for
forming drug carriers or cell carriers in tissue engineering
are copolymers of lactides and cyclic carbonates.

Nowadays, the observed further development aims the
improvement of physico-chemical features of the obtained
polymers as well as their modeling by adjusting the chain
microstructure, which is related to the method of copolym-
erization process.

Very important feature of materials obtained from these
kind of copolymers, for biomedical application in vivo envi-
ronment is their biocompatibility. The complete elimination
of initiator used in copolymerization process is impossible,
which makes selecting of this compound so significant issue.
The perfect initiator should provide high yield of the polym-
erization process, obtaining high molecular mass polymers
and at the same time belong to the biocompatible com-
pounds. Our study was carried out with the use of several
zinc compounds (l1) as initiators, metal regarding as bioele-
ment present in human metbolic processes. In the previous
studies [1] we indicated that dihydrate zinc acetylacetonate
(I1) was very good initiator of TMC homopolymerization.
The conducted polymerization process proceeded very fast,
with a high yield. These results induced us to study copoly-
merization of carbonate initiated by zinc complexes.
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Monomery i inicjatory

Stosowany cykliczny 1,3-trimetyloweglan (TMC) byt
komercyjnym produktem firmy Boehringer (Ingelheim,
Niemcy). Byt oczyszczany poprzez rekrystalizacje z suchego
octanu etylu, podobnie jak drugi monomer L-laktyd produko-
wany przez firme Purac (Holandia). Acetylacetonian cynku
(1) produkgji firmy Aldrich, stosowano bez dodatkowego
oczyszczania. Etyloalkoholany cynku (II) syntetyzowane
byty w naszym laboratorium. Zwigzki te otrzymano w reak-
cji roztworu ZnEt, (Fluka) z etanolem lub izopropanolem
(Aldrich), prowadzonej w temperaturze 60°C.

Przebieg kopolimeryzaciji

Proces kopolimeryzacji prowadzono w stopie, w atmo-
sferze argonu. Monomery TMC i L-laktydu z odpowiednig
iloscig wczesniej przygotowanego inicjatora umieszczono
w suchych szklanych amputach, ktére nastepnie szczelnie
zamknieto. Amputy ogrzewano w fazni olejowej, wstrzgsajac
okresowo ich zawarto$¢, w temperaturze 120°C i 180°C.
Po okres$lonym czasie reakcji amputy chtodzono do tem-
peratury pokojowej. Otrzymany kopolimer po opréznieniu
amput, oczyszczano z resztek monomerow i poddawano
dalszym badaniom.

Wyniki i dyskusja

Otrzymane wyniki polimeryzacji 1,3- trimetylenoweglanu
(TMC) oraz kopolimeryzacji tego monomeru z L-laktydem z
udziatem inicjatoréw cynkowych przedstawiono w TABELI 1.
Homopolimeryzacja TMC w obecnosci tych inicjatorow
przebiegata btyskawicznie. Uzyskalismy catkowitg konwer-
sje tego monomeru; po 8 minutach w przypadku Zn(acac),
i po 0,5 h w przypadku alkoholanéw (TABL. poz. 1, 7 i 9).
Otrzymane polimery cechowaly sie wysokimi ciezarami
czasteczkowymi zblizonymi do zaktadanych. Jednak juz
przy matej zawartosci L-laktydu w kopolimerze (stosunek 85
TMC : 15 LA) zaobserwowano znaczny spadek szybkosci
prowadzonego procesu (RYS.1). W przypadku stosowania
jako inicjatora acetylacetonianu cynku (Il) zaobserwowa-
no réwniez wyrazne obnizenie ciezaru czasteczkowego
otrzymanych kopolimeréw. Jak wynika z przeprowadzonych
badan, po ok. 10 godz. prowadzenia reakcji, wiekszos¢
laktydu zostata wbudowana w kopolimer, a dalszy prze-
bieg procesu byt praktycznie homopolimeryzacjg TMC.
Nie zaobserwowano jednak zwigzanej z tym zjawiskiem
zauwazalnej zmiany szybkosci reakcji (RYS.1). Zjawisko
to sugeruje zmiany charakteru centréw wzrostu fancucha
polimerowych pod wptywem poczatkowego udziatu laktydu
w procesie kopolimeryzacji. We wszystkich przypadkach
obserwuje sie wiekszg reaktywnosc¢ laktydu w stosunku do
TMC (RYS.2)

Nie byto mozliwe osiggniecie stopnia konwersiji siegajacej
100% w przypadku kopolimeryzacji, co sugeruje istnienie
réwnowagi pomiedzy rosngcym fancuchem kopolimeru, a
komonomerami.

Rodzaj stosowanego przez nas inicjatora cynkowego
nieznacznie tylko wptywa na reaktywnos¢ komonomerow
(RYS.2). Szybkos$¢ reakcji i ciezar czasteczkowy otrzy-
manych kopolimeréw zalezg od zastosowanego inicjatora
cynkowego. W przypadku etyloalkoholandw cynku uzyskuje
sie duzg szybkos¢ reakcji (RYS.1) jak réwniez wysoki ciezar
czgsteczkowy kopolimeréw (TABELA 1).

Nie obserwuje sie istotnego wptywu podstawnika alkoho-
lanowego na wyniki polimeryzacji. W oparciu o pomiary NMR,
stosujgc metodologie opisang we wczesniejszej pracy [2] wyli-
czono Srednie dugosci blokow laktydylowych i weglanowych.

Experimental part

Monomers and initiators

The used cyclic 1,3—trimethylene carbonate (TMC)
was obtained from Boehringer (Ingelheim, Niemcy).
It was purified by recrystallization from dried ethyl acetate,
like the second momomer L-lactide (Purac, Holland). Zinc
acetylacetonate (IlI) (Aldrich) was used as an initiator as
received without further purification. Zinc ethylalcoholate
(II) were synthesized in our laboratory. These compounds
were obtained after reaction of ZnEt, (Fluka) solution with
ethanol or isopropanol (Aldrich), carried out at 60°C.

Copolymerization procedure

The copolymerization process was conducted in bulk, in
argon atmosphere. TMC and L-lactide monomers with the
appropriate amount of initiator (initiator/ monomers ratio
as 1:800) were charged into dried glass ampoules, which
then were sealed. The ampoules were conditioned in an oil
bath equipped with a periodically working shaker at 120°C
and 180°C. After the selected reaction time, the ampoules
were quickly quenched to room temperature. The obtained
copolymer were discharged, purified to eliminate monomer
remains to undergo the further studies.

Results and discussion

The obtained results of polymerization of 1,3-trimethylene
carbonate (TMC) and its copolymerization with L-lactide
with the use of zinc initiators are presented in TABLE 1.
Homopolymerization of TMC in presence of the used initia-
tors proceeded rapidly. We obtained complete conversion
of this monomer; after 8 minutes in case of Zn(acac), and
after 30 minutes in case of alcoholates (TABLE. entries 1,
7i9). The received polymers characterized high molecular
masses, close to the claimed ones. However, at low L-lactide
content in copolymer (in the molar ratio of 85 TMC to 15 of
LA), the significant decrease of process rate was noticed
(FIG.1). In case of using zinc acatylacetonate (Il) as initiator,
the obtained copolymers had significantly lower molecular
masses. As the conducted research revealed, much of
lactide was built into copolymer until 10 hours of reaction
time and the following process was practically only TMC
homopolymerization. There was not any visible rate change
related to this occurrence. This phenomenon suggests that
changes of specificity centers of polymeric chain elongation
are under the influence of the initial contribution of lactide
in copolymerization process. In all the cases bigger lactide
reactivity with relation to TMC was observed (FIG.2).

It was impossible to reach conversion degree of 100%
in the event of copolymerization, which suggests that the
balance exists between growing copolymer chain and
comonomers.

The kind of the used zinc initiator insignificantly influences
comonomer reactivity (FIG.2). Reaction rate and molecular
mass of the obtained copolymers depend on the applied
zinc initiator. In case of ethyl alcoholate, high reaction rate
was obtained (FIG.1) as well as high molecular mass of the
copolymers (TABLE 1).

It wasn’t noticed any significant influence of alcoholate
substituent on polymerization results. In order to character-
ize the received copolymers and their chain structure, the
parameters for determining microblock length were intro-
duced. Based on NMR spectra and methodology described
in the previous work [2] , the average length of the lactidyl
and carbonate blocks were calculated. They are longer
than blocks of the analogous copolymers obtained with
the use of zirconium initiator [2]. The chains randomization
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il - — - - FIG.2. Dependence of the conversion ratio of
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analogicznych kopolimerach otrzymanych z inicjatorem version and kind of initiator.

cyrkonowym [2]. Wyznaczone wspotczynniki beztadnosci
tancucha R=I¢/l, (gdzie: Iz to srednia dtugos¢ blokéw w fan-
cuchu kompletnie zrandomizowanym zgodnie z statystyka
Bernoulie’go a |, to $rednia dtugos¢ tego bloku w badanym
polimerze [3]) Otrzymana wartos¢ R ok. 0,3, wskazuje na
matg beztadnos¢ fancucha i jego budowe mikroblokowa.
Zwigkszenie temperatury srodowiska reakcji do ok. 180°C,
na wskutek intensyfikacji procesow transestryfikacji mie-
dzyczagsteczkowej prowadzi do zwiekszenia beztadnosci
tancucha, natomiast nie prowadzi do obnizenia ciezarow
czasteczkowych.

Temperatura zeszklenia zsyntetyzowanych kopolimerow
zalezy od sktadu kopolimeréw, rosnie wraz z udziatem lak-
tydu w tancuchu kopolimeru.

ratio R was determined as R=Ig/l, (where; |y stands for the
average length of the blocks in completely randomized
chain according to the Bernoulian statistic; and I, stands for
the average length of the block in the copolymer [3]). The
obtained R value of about 0.3, indicates low randomness
and block structure. The increase of temperature to about
180°C, leads to growing of chain randomness as a result of
intensification of transesterification processes, but it doesn’t
cause decrease of molecular masses.

The glass temperature of synthesized copolymers
depends on copolymer content and increases along with
growing of lactide content in copolymer chain.

Initiator TMC® Temperature [°C]/  Conversion TMCN \I/?sh:or::; D
[mol %] Time [h] [%] [mol %] [kDa]
[dL/g]

1 100 120/ 0,13 100 - - 100 - 100 | 2,0
2 85 120/ 72 95 94 | 100 84 0,72 - - 18 | 7,9
3 70 120/ 48 96 98 | 96 70 0,62 - - 3,9 9 3,9

Zn(acac),
4 50 120/ 72 92 89 | 95 48 0,49 - - 63 | 42 | 0,34 23,8
5 40 120/ 72 96 97 | 96 40 0,73 44 15164 | 43 | 0,29 31,9
6 40 180/ 1,5 97 96 97 40 0,79 45 1,8 | 4,5 3 0,4
7 100 120/ 0,5 100 - - 100 1,66 84 2,0

ZnEtOiPr
8 40 120/ 6 93 87 | 97 37 1,31 88 19 [ 65| 43 | 031
9 ZnEtOEt 100 120/ 0,5 100 - - 100 2,32 128 2,1 - - -
1 40 120/ 10 95 93 | 97 39 - 95 1,8 1 62 | 36 0,3

gdzie: TMC?— zawarto$¢ weglanu w mieszaninie reakcyjnej, Xuc X a— konwersja weglanu, laktydu, TMCN— zawarto$c weglanu w kopolimerze, Mn — $rednia
liczbowa masa czgsteczkowa, D — dyspersja mas czgsteczkowych, L, Lyyc— $rednia dlugosé¢ blokéw laktydylowego, weglanowego, R — wspétczynnik rabdo-
mizacji faicucha (beztadnosc tancucha), T, — temperatura zeszklenia.

here: TMC®— contents of carbonate in reaction mixture, Xyc X_a— carbonate, lactide conversion, TMCN— contents of carbonate in obtained copolymer, Mn|

number average molecular mass. D — molecular mass dispersion, L, Ly,c— average length of lactidyl, carbonate microblocs, R — degree of chain randomness, L
; — glass - transition temperature CD
O J
TABELA 1. Wyniki prowadzonych homopolimeryzacji TMC i kopolimeryzacji tego monomeru z L-laktydem.
TABLE 1. Results of TMC homopolymerization and TMC copolymerization with L-lactide. <
() —
-
Pi$miennictwo References  LLI
[1] Dobrzynski P., Pastusiak M., Bero M., J., J. Polymer Sci. Part [3] Kasperczyk J., Bero M., Macromol. Chem. 1993, 194, 913- LUl I
A: Polym Chem, 2005, 43, 1913-1922 925. W <

[2] Dobrzynski P., Kasperczyk J., J. Polymer Sci. Part A: Polym.
Chem, 2006, 44, 3184-3201.
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[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 36-38]

Wstep

W protetyce stomatologicznej najczesciej stosowane sg
stale i stopy metali na bazie niklu i kobaltu. Ze stosowaniem
uzupetnien protetycznych wigza sie pewne skutki uboczne
takie jak: draznienie mechaniczne btony Sluzowej, zwigksze-
nie retencji resztek pokarmowych lub ptytki bakteryjnej, itp.
Jednak niektére ucigzliwosci zwigzane z noszeniem protez
wynikajg takze z niewystarczajgcej tolerancji biologicznej
stopow metali, z ktérych wykonywane sg elementy uzupet-
nien. Wynika to z niedostatecznej odpornosci korozyjnej
stosowanych stopéw, a wiec uwalniania produktéw korozji
i jonow metali, ktére powodujg alergie, sg takze cytotok-
syczne i mutagenne [1,2]. Stale medyczne, stopy Ni-Cr
i Co-Cr sg jednak powszechnie stosowane gdyz sa niedrogie,
w poréwnaniu ze stopami o lepszej tolerancji biologicznej,
oraz nie sprawiajg trudnosci technologicznych w odlewaniu
i obrobce. W celu poprawienia wtasnosci stopéw, mozna
pokrywac je réznego rodzaju warstwami ochronnymi. War-
stwy te powinny poprawia¢ odpornos¢ korozyjng, podfoza,
na ktére sg naniesione czyli hamowac¢ uwalnianie jonéw
a jednoczesnie same nie mogag ulegaé korozji i uwalniac jej
produktow. Warstwe wierzchnig powinna takze cechowac
twardos¢, wytrzymatos¢é mechaniczna, odpornos¢ chemicz-
na i dobra adhezja do podtoza, jak najmniejszy stopien ad-
hezji grzybdw i bakterii, tolerancja biologiczna i odpowiednia
grubo$c¢. Poza odpowiednimi cechami charakterystycznymi
samej warstwy od metody wytwarzania rowniez wymaga sie
takich zalet jak: prostota, niskie koszty i szybko$¢ procesu
nakfadania warstwy.

W niniejszej pracy przedstawiono wyniki badan niekté-
rych wiasciwosci mechanicznych i morfologii warstw TiO,
naktadanych metodq zol-zel na stopach protetycznych.
Dwutlenek tytanu jest stabilny w srodowisku kwasnym jak
réwniez alkalicznym, bezpieczny dla ludzi, jest znikomo
rozpuszczalny oraz dobrze chroni przed korozjg. Takze
metoda wytwarzania powtoki posiada wiele zalet jak niska
temperatura procesu, czystos¢ i powtarzalnos¢ substra-
tow, powtarzalno$¢ wytworzonej struktury, niskie koszty,
nieskomplikowana aparatura [3].

Materialy i metody

Jako podtoza do naktadania powtok uzyto handlowych
stopdw protetycznych, ktérych nazwy i sktady chemiczne
przedstawiono w TABELI 1. Powierzchnie probek przezna-
czone do badan szlifowano i polerowano. Zol tlenku tytanu
przygotowano przez rozpuszczenie tetrabutanolanu tytanu
w etanolu i dodanie odpowiednich ilosci wody i kwasu octo-
wego. Powloki wytwarzano metodq zol-zel poprzez wycia-
ganie probek z zolu ze statg szybkos$cig. Nastepnie probki

MECHANICAL PROPERTIES
OF TiO, SOL-GEL COATINGS
DEPOSITED ON PROSTHETIC
ALLOYS
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[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 36-38]

Introduction

The most common prosthetic alloys used in dental
practices are steels and Ni-base and Co-base alloys.
There are many disadvantages observed connected with
using dentures, for example: mechanical irritation of an oral
mucous membranes, faster accumulation of dental plague
etc. However some problems arise from biological intoler-
ance of dental alloys. Products of corrosion and released
metal ions, following insufficient corrosion resistance of
those metal alloys, are the cause of this intolerance. Those
products can cause allergy, they are also cytotoxic and
cancerogenous [1,2]. In spite of these problems medical
steels, Ni-Cr and Co-Cr alloys are still widely used in dental
prosthetics because of their very low price, in comparison
with betted tolerated alloys, and good technological casting
properties.

In order to improvement in properties of dental alloys
different kinds of coatings may be used. The layers should
improve corrosion resistance of alloys and stop releasing
metal ions from the substrate and shouldn’t release ions
and products of corrosion on its own. The requirements
for protective layers are also hardness, mechanical endur-
ance, chemical resistance, good adhesion to the substrate,
low adhesion of bacteria and fungies, high biotolerance
and proper thickness. The technology of the deposition of
protective coatings should be cheap, not complicated and
as fast as possible.

The paper presents results of the investigation of some
mechanical properties and morphology of TiO, coatings
deposited by sol-gel method on prosthetic alloys. The tita-
nium dioxide is stable for acids and alkali, safe for people,
reveals very weak solubility and high protection properties.
The sol-gel method of deposition is characterized by a lot of
advantages as low temperature of process, low costs, not
complicated tools, a very good repeatability of a structure [3].

Materials and methods

Commercial prosthetic alloys were used as substrates.
Names and chemical compositions of the alloys are pre-
sented in TABLE 1. Before deposition process samples
were grinding and polishing.

Titania sol was prepared using solution of titanium (IV)
butoxide in ethanol by mixing with suitable quantities of water
and acetic acid. Specimens were coated using the dip—coat-
ing method by removing from the sol with the constant rate.
In the next step samples were dried at ambient conditions
and annealed at the temperature of 500°C for 15 minutes.
The process of deposition was repeated three times for
each sample. The prepared samples were put to the test
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TABELA 1. Sktad chemiczny podiozy.
TABLE 1. Chemical composition of substrates.

0B O

RYS.1. Obraz mikroskopowy (SEM) i analiza EDS powloki TiO, natozonej na prébke 2.
FIG.1. SEM image and EDS analysis of TiO, coating on the sample 2.

suszono na powietrzu i wygrzewano w temperaturze 500°C
przez 15 minut. Proces nakfadania powtarzano trzykrotnie
dla kazdego podtoza.

Na tak przygotowanych prébkach przeprowadzono
badania morfologii i sktadu chemicznego za pomocg mikro-
skopu skaningowego z detektorem EDS (Hitachi S-3000N)
oraz badania wtasciwo$ci mechanicznych uzywajac Nano
Indentera G200 z diamentowym penetratorem Berkovicha.
Wartosci twardosci i zredukowanego modutu (dla badanych
materiatéw jest on zblizony do modutu
Younga) okreslano zgodnie z modelem
Olivera i Pharra [4] metodg CMS (Con-
tinuous Stiffness Method) pozwalajaca
na wyznaczanie tych wartosci w sposéb
ciggty w pelnym zakresie obcigzenia
prébki. Dla kazdej z probek pomiary
wykonano 9 razy.

| ] e

Wyniki badan

of morphology and chemical composition using Scanning
Electron Microscope with EDS detector (Hitachi S-3000N).
Mechanical properties were investigated using nanome-
chanical tool Nano Indenter G200 with Berkovich type dia-
mond tip. Hardness and reduced modulus (for investigated
material close to Young’s modulus) were determined in
accordance with Oliver and Pharr model [4] by Continuous
Stiffness Method. In this method values for hardness and
modulus were obtained for each data point of the measure-
ments. Measurements
were carried out 9 times
for each sample.

Results

As a result of macro-
scopic test it was found
that deposited coatings
were homogeneous,
esthetical and revealed

Ocena makroskopowa otrzymanych
powiok pozwala stwierdzié, ze sgq one
jednorodne, estetyczne, wykazujg bar-
dzo dobrg adhezje do podtoza. W wyni-

xa
O placarent Inc: Serfsce o

m m

x,:

very good adhesion. Mi-
croscopic examination
showed that TiO, coatings
were smooth, continuous

RYS.2. Krzywe pomiarowe obciazenia (a), oraz
wykresy twardosci (b) i zredukowanego modutu
(c) wzgledem zagtebienia w powierzchnie dla
probki 1.

FIG.2. Measurement curves of loading (a) and
plots of hardness and reduced modulus vs dis-
placement into surface of sample 1

ku badan mikroskopowych stwierdzono,
ze wytworzone powtoki sg gtadkie, cia-
gte, odzwierciedlajg strukture podtoza.
Mikroanaliza chemiczna potwierdza
obecnos¢ pierwiastkdw tworzgcych
powtoke na powierzchni prébki.

and reflecting the struc-
ture of metallic substrate.
Chemical microanalysis
EDS confirmed the pres-
ence of elements of coat-
ings on the surface.

Prébka 1/ Sample 1
2016
270+30

Probka 2/ Sample 2
1743
270£15

Twardos¢ / Hardness [GPa]
Modut zredukowany / Reduced Modulus [GPa]

TABELA 2. Srednie wartosci twardoscii zredukowanego modutu obliczane dlazakresu wciskania wgtebnika 40-60 nm.
TABLE 2. Values of hardness and reduced modulus averaging between 40 and 60 nm of displacement.
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Wyniki badan wiasciwosci mechanicznych za pomoca

® @ o o o ® o nano-indentera przedstawiono na RYS.2 i w TABELI 2.
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Wskazujg one na znaczne podwyzszenie twardosci i zre-
dukowanego modutu na powierzchni badanych prébek w
poréwnaniu z wtasciwosciami podfoza. Otrzymane wyniki
sq zblizone dla powtok wytworzonych na obu podtozach
oraz podobne lub wyzsze niz dla powtok dwutlenku tyta-
nu wytwarzanych innymi metodami [5,6]. Modut Younga
otrzymanych powltok jest porownywalny z modutem litego
TiO, (270 GPa), zas twardosc¢ jest zblizona do twardosci
powtok otrzymywanych metodami aerozol-zel i napylania
plazmowego [5].

Whnioski

Metoda zol-zel pozwala na wytwarzanie dobrej jakosci
powtok TiO, na badanych stopach protetycznych. Biorac
pod uwage uzyskane wyniki jak rowniez wczesniejsze
badania [7] mozna sadzi¢, ze otrzymane powtoki poprawig
ich odpornos¢ korozyjng. Powitoki TiO, pozwalajg takze
na znaczne podwyzszenie wiasciwosci mechanicznych
pokrytych powierzchni.
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The results of measurements of mechanical properties
using nano-indenter are presented in FIG.2. and TABLE 2.
The considerably increase of hardness and reduced modu-
lus on the surface of investigated samples in comparison
with substrate properties was observed. The received results
were similar for both tested samples and similar or higher
than for titanium dioxides layers obtained by others methods
[5,6]. Young's modulus of the coatings was comparable
with modulus of bulk TiO, (270 GPa), and hardness was
comparable with hardness of titania coatings obtained by
aerosol-gel and r.f. plasma sputtering methods [5].

Conclusions

The sol-gel method let obtain TiO, coatings of high quality
on prosthetic alloys. Taking into account results of carried
out examinations and also previous results [7] it can be
supposed that deposited coatings improve the corrosion re-
sistance of alloys. TiO, coatings also considerably improved
mechanical properties of coated surfaces.
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Streszczenie

Heterogenicznos$¢ kopolimeréw typu PS-PIB-PS
spowodowana brakiem termodynamicznej kompaty-
bilnoSci pomiedzy sktadnikami prowadzi do separacji
faz [1]. Stwierdzono, ze promieniowanie jonizujgce
inicjuje w obu blokach procesy radiacyjne niezaleznie
i rownolegle, chociaz, je$li w jednym z nich uwalniany
Jjest atom wodoru, moze on zostac¢ przytagczony do
grup znacznie odlegtych od miejsca jego powstania.
Takie zjawisko stwierdzono w PS-PIB-PS, w ktérym
to kopolimerze woddor powstajgcy w wyniku abstrakcji
zachodzgcej w segmencie PIB przytgcza sie do grupy
fenylowej PS.

Po ekspozycji na promieniowanie jonizujgce de-
gradacja drugiego z segmentéw (PIB) jest bardzo
intensywna i nie towarzyszy jej sieciowanie. Zatem,
chociaz jeden segment jest wrazliwy na promieniowa-
nie (PIB), a drugi wykazuje duzg odpornosc¢ (PS), to w
efekcie koncowym degradacja przewyzsza stabilizacje
osiggnietg dzieki obecno$ci pierscieni aromatycznych.
Zaobserwowano powstawanie podwojnych wigzan w
sztywnych blokach PS.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 39-41]

Wstep

Polimerowe biomateriaty musza spetnia¢ wiele wymagan
dotyczacych nie tylko biokompatybilnosci, lecz réwniez
specyficznych wiasciwosci mechanicznych. Dlatego ostatnio
sg one coraz czesciej wytwarzane w formie kopolimeréw
zbudowanych z domen o réznej charakterystyce. Otrzymany
w ten sposéb materiat moze by¢ modyfikowany lub steryli-
zowany za pomoca promieniowania jonizujgcego.

Powszechnie sadzi sie, ze z punktu widzenia chemii
radiacyjnej polimery dzieli sie na dwie klasy zwigzkéw, w
ktérych dominuje albo radiacyjne sieciowanie albo radia-
cyjna degradacja. Abstrakcja wodoru jest zwigzana przede
wszystkim ze zjawiskiem sieciowania, ktore zwieksza sta-
bilno$¢ radiacyjng. Jednak w przypadku polistyrenu (PS)
wplyw promieniowania jonizujgcego nalezy rozpatrywaé w
innym kontekscie. PS jest jednym z najbardziej odpornych
radiacyjnie polimerdw, dlatego do indukowania zauwazal-
nych zmian makroskopowych materiatu konieczna jest
znaczna energia radiacyjna. Wewnetrzny efekt ochronny
wynika z obecno$ci wielu pierscieni benzenowych, ktére
efektywnie rozpraszajg zaabsorbowang energie.

THE EFFECT OF HIGH
ENERGY RADIATION ON
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Abstract

The heterogenity of PS-PIB-PS block copolymers
leads to the separation of phases due to thermodyna-
mic incompatibility of the components [1]. We found
that high energy radiation effects the blocks indepen-
dently, however if hydrogen atoms are released from
one of the domains, they can migrate to other distant
domains. Such a tendency was confirmed for PS-PIB-
PS when hydrogen released from the PIB phase was
attached to the phenyl group of the PS phase.

Upon exposure to ionising radiation, PIB degrada-
tion is very efficient, but is not accompanied by cross-
linking. Although PS is resistant to the irradiation used
in this study, in the PS-PIB-PS blocks degradation
prevailed over stabilization. Upon irradiation the forma-
tion of double bonds was confirmed in the PS blocks.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 39-41]

Introduction

Polymeric biomaterials have to fulfill many requirements;
biocompatibility as well as specific mechanical properties.
Therefore, they often are prepared in a form of copolymers
constructed from blocks of various characteristics. Bioma-
terials might be exposed to ionising radiation in order to
improve their properties or to carry out sterilization that may
also contribute to changes in the macroscopic features.

It is generally accepted that, from a radiation chemistry
point of view, polymers fall into two classes: in one class
crosslinking, while in the other degradation of the macro-
molecular compounds occur. Hydrogen loss is associated
with the crosslinking phenomenon and the greater stabil-
ity achieved upon irradiation. However, the response of
polystyrene (PS) to ionising radiation exposure has to be
considered from a different perspective. PS is found to be
one of the most resistant polymers towards irradiation and
high energy is required to produce any noticeable change.
The benzene rings exert an internal protective effect, re-
sulting from their ability to dissipate the absorbed energy
efficiently.

On the other hand, almost 50 years ago Charlesby [2] has
already confirmed that the presence of quaternary carbon
atoms facilitates chain destruction. Therefore in radiolysis
polyisobutylene (PIB) has a tendency to undergo chain
scission. In this case a stable tertiary radical is formed, al-
lowing structural rearrangement of the intermediate, leading
to fragmentation.

39
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Z drugiej strony, Charlesby [2] juz prawie 50 lat temu

® o o o o o o stwierdzit, ze obecnos¢ czwartorzedowych atoméw wegla
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w polimerze utatwia pekanie tafncucha gtéwnego. Dlatego
w poliizobutylenie (PIB) tafcuch gtéwny polimeru ulega
tatwo zerwaniu podczas radiolizy. Utworzony w takim
przypadku trzeciorzedowy rodnik charakteryzuje sie duza
stabilnoscia, a po przegrupowaniu strukturalnym fragmentu
makroczasteczki pekniecie ulega utrwaleniu.

Interesujgcym materiatem dla badania tych obu przeciw-
stawnych tendenciji jest kopolimer zbudowany z dwdéch blo-
kéw — sztywnych domen polistyrenu odpornych radiacyjnie
i gietkich sekwenciji poliizobutylenu ulegajgcego degradac;i.
Przeprowadzono réwniez badania poréwnawcze z wyko-
rzystaniem kopolimeru polistyren-polibutadien-polistyren
(PS-PB-PS).

Materialy i metody

Prébki kopolimerdw przygotowane w formie paskow folii
0 szerokosci 3mm zostat napromieniowane w akcelerato-
rze Elektronika (strumien elektronéw o energii 10MeV),
a nastepnie umieszczone w kwarcowej rurce EPR. Pomiary
metoda spektroskopii EPR wykonano przy uzyciu spektro-
metru Bruker ESP 300 w pasmie X przy mocy mikrofalowej
réwnej 1mW. Napromienienie w warunkach kriogenicznych
przeprowadzono w zrddle °Co o mocy dawki 1,2kGy/h.

Wyniki i ich dyskusja

Podczas ekspozycji na promieniowanie jonizujgce
poliizobutylen ulega degradacji [2]. Na podstawie badan
przeprowadzonych metodg NMR Hill i in. stwierdzili, ze
dominujacymi produktami trwatymi sg P1 i P2 powstajace
wg ponizszego mechanizmu [3]:

A copolymer constructed from two blocks — hard block
(domains) of PS resistant to ionising radiation and soft
sequences of radiation degradable PIB - served as an in-
teresting object for studying these contradictory tendencies.
For comparison, polystyrene-polybutadiene-polystyrene
(PS-PB-PS) was also investigated.

CH,
|
-CH-CH CH-C— ar I:_‘l"H2
| |
@ CH | EH=C{|
L n PIB BH T
PS PB
Experimental

Block copolymer samples were prepared in film form,
subsequently were cut into 3mm wide slices, irradiated with
an Elektronika accelerator (with 10MeV electron beam of
energy) and inserted into quartz tubes. EPR measurements
were performed on a Bruker X band ESP 300 spectrom-
eter. Microwave power was set at 1mW. Irradiation under
cryogenic conditions was carried out in a ®Co source with
a dose rate of 1.2kGy/h.

Results and discussion

Polyisobutylene undergoes degradation during expo-
sure to high energy radiation [2]. On the basis of NMR
experiments, Hill et al. suggested that P1 and P2 are the
most abundant stable products forming via the following
mechanism [3]:

pom The intermediate radicals shown in SCHEME 1 are

A '::"‘ i A i | unstable at ambient temperature therefore their EPR

“G-CHyG- —%  -0-CH! 4 *c.cH,- — -cH;-c + FHm®- | spectra were not detected under the experimental condi-

R, & ! ! ou, | tions. According to this mechanism main chain scission
] ] 1 H, CH, 1 q

does not lead to the production of hydrogen atoms.

P4 P2 However, in hydrocarbon macromolecules irradiation

induces homogeneous dissociation of C-H bonds and

SCHEMAT 1. abstraction of hydrogen that subsequently can form

SCHEME 1. either molecular products, e.g. H,, or attack unsaturated

Rodnikowe produkty przejsciowe powstajace wg SCHE-
MATU 1 sg nietrwate w temperaturze otoczenia, dlatego
w warunkach w ktorych prowadzono eksperymenty, ich widm
EPR nie obserwowano. Zgodnie z przedstawionym mecha-
nizmem peknieciom fancucha gtéwnego nie towarzyszy
uwolnienie atoméw wodoru. Jednakze w makroczastecz-
homogeniczng dysocjacje wigzania C-H, w wyniku ktorej
odszczepiony atom wodoru tworzy produkt czgsteczko-
wy, np. H,, lub przytacza sie do podwdjnych wigzan.
W kopolimerze PS-PIB-PS powstajacy w ten sposéb wodor
moze przytaczy¢ sie do grupy fenylowej w pozyciji orto lub
para [4]. Dowdd na przebieg takiej reakcji mozna znalez¢
na RYS.1. Matej intensywnosci sygnat obserwowany bez-
posrednio po napromieniowaniu po obu stronach dubletu
nalezy prawdopodobnie do rodnika cykloheksadienylowego
postulowanego przez Salih’a i in. [4].

Dominujacy w widmie eksperymentalnym dublet sktada
sie z dwdch linii o rozszczepieniu nadsubtelnym 1,2mT.
Aby zidentyfikowa¢ powyzszy sygnat obecny w widmie PS-
PIB-PS, uzyskane wyniki EPR poréwnano z absorpcja jakg
wykazuje napromieniowany PS-PB-PS. W tym przypadku
widmo rodnika sktada sie z kwartetu o rozszczepieniu
zblizonym do obserwowanego dla PS-PIB-PS, t.j. 1,2mT,

moieties. In PS-PIB-PS the released hydrogen atoms
might be attached to the phenyl groups of the PS block at
para or ortho positions [4]. An EPR evidence of such a proc-
ess is demonstrated in FIG.1. The low intensity absorptions
detected directly upon irradiation to the left and right of the
dominant doublet might be attributed to cyclohexadienyl-
type radicals postulated earlier by Salih et al. [4].

The dominant doublet is composed of two broad lines
of hyperfine splitting near 1.2mT. In order to interpret the
doublet observed in the PS-PIB-PS spectra, the signal was
compared with the absorption of irradiated PS-PB-PS. In
the latter case a quartet of the same hfs, i.e. 1.2mT, was
recorded, as shown in FIG.2. At 77K unresolved signals
of other radicals are revealed in the form of a wide singlet
(see FIG.2D).

The dominant spectra of both copolymers might be as-
signed to the same type of radicals as their shape does
not change with the elapse of time and absorption dose.
We suggest that in both copolymers, PS-PIB-PS and PS-
PB-PS, the main radicals created by irradiation at ambient
temperature have the same structure and are located in
the PS domains. Our proposal is based on the following
arguments: (i) radicals situated in PIB and PB are unstable
at RT, (ii) the spectral range of the dominant signals in both
cases remains comparable (although the lines detected



RYS.2. W 77K pojawia sie rowniez nierozszczepiony sygnat
w postaci szerokiego singletu wskazujacego na obecnos¢
innych rodnikéw, RYS.2D.

W obu kopolimerach dominujgce widma nalezg do
jednego indywiduum paramagnetycznego, gdyz ich ksztatt
nie ulega zmianie wraz z uptywem czasu i zmieniajacg sie
dawka promieniowania. Wydaje sie, ze w obu kopolimerach,
PS-PIB-PS i PS-PB-PS, gtéwny produkt radiolizy prowa-
dzonej w temperaturze otoczenia ma te samg strukture
i jest usytuowany w blokach PS. Powyzszy wniosek oparty
jest na nastepujacych przestankach: 1) rodniki polimeréw
PIB i PB sg nietrwate w temperaturze pokojowej, 2) zakres
gtdbwnych widm zarejestrowanych dla obu kopolimeréw
jest poréwnywalny (chociaz linie w sygnale PS-PB-PS sg
znacznie wezsze niz w dublecie PS-PIB-PS), 3) rozszcze-
pienie nadsubtelne obu centralnych linii jest takie samo, i 4)
podobne widmo otrzymano dla kopolimeru blokowego PS-
PEG-PS. Szeroki dublet obserwowany dla PS-PIB-PS moze
zatem kry¢ matej intensywnosci linie boczne widma.

Odlegtosci pomiedzy liniami sg zblizone do tych otrzy-
manych w widmie rodnika allilowego powstajagcego w po-
lietylenie [np. 5]. Dlatego nalezy przypuszczac, ze kwartet
znaleziony w PS-PB-PS oraz dublet zarejestrowany dla
PS-PIB-PS, ktéry ze wzgledu na duzg szerokos$¢ potdwkowg
zastania dwie zewnetrzne linie, wskazujg na obecnos¢ rodni-
kow PS typu allilowego -C+(Ph)-CH=C(Ph)-CH,-. Powyzsze
wyniki EPR $wiadcza o powstawaniu podwdjnych wigzan
w segmentach sztywnych kopolimeru oraz o pekaniu fan-
cucha gtéwnego w segmentach gietkich.

Podziekowania

Praca wykonana w ramach projektu DWM/18/
POL/2005.
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RYS.1. Widma EPR PS-
PIB-PS napromieniowa-
nego w temperaturze oto-
czenia dawka 28kGy. (A)
bezposrednio po napro-
mieniowaniu; absorpcje
wskazang strzatkami moz-
na przypisa¢ rodnikom
cykloheksadienylowym.
(B) 7 dni po napromie-
niowaniu i (C) 36 dni po
napromieniowaniu.

FIG.1. EPR spectra of PS-
PIB-PS irradiated at RT to
a dose of 28kGy. (A) im-

RYS.2. Widma EPR kopo-
limeru PS-PB-PS. (A) po
napromieniowaniu dawka
30kGy, (B) jak (A), po 3
dniach, (C) po napromie-
niowaniu dawka 120kGy i
(D) po napromieniowaniu
dawka 6kGy w 77K.

FIG.2. EPR spectra of PS-
PB-PS (A) upon irradiation
to a dose of 30kGy, (B) as
(A) after 3 days, (C) upon
irradiation to a dose of
120kGy and (D) upon irra-
diation to a dose of 6kGy

mediately after irradiation; at 77K.
absorption indicated with

arrows might be attribu-

ted to cyclohexadienyl
radicals, (B) 7 days after
irradiation and (C) 36 days

after irradiation

at RT for PS-PB-PS are much narrower than those in the
doublet detected for PS-PIB-PS), (iii) the hyperfine splitting
of both central signals is the same, and (iv) similar signals
were observed in PS-PEG-PS block copolymers. Widen-
ing of the PS-PIB-PS doublet might indicate that the lines
overlap low intensity external absorptions.

The distance between the lines is comparable to that
found for allyl radicals in polyethylene [e.g. 5]. Therefore
we tentatively suggest that the quartet found for PS-PB-PS
and the doublet observed in the PS-PIB-PS spectrum which
covers two external lines due to significant line width might
be attributed to -C+(Ph)-CH=C(Ph)-CH,- allyl radicals. Thus,
in the PS-PIB-PS, in addition to chain breakage in the soft
blocks, unsaturated bonds were produced in the hard PS
sequences
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Streszczenie

Badano wptyw promieniowania jonizujgcego na
fizykochemiczne wfasciwosci dwéch kopolimerow
zbudowanych z segmentoéw gigtkich dimeru kwasu
linoleinowego (DLA) i sztywnych segmentow teref-
talanowych (PBT albo PET). Obydwa elastomery
termoplastyczne otrzymane w wyniku polikondensacji
metodg stopowg mogq by¢ w przysztosci, po mody-
fikacji promieniowaniem jonizujgcym, zastosowane
Jjako biomateriaty polimerowe. Stwierdzono przebieg
dwdch konkurencyjnych reakcji rodnikéw alkilowych
— degradacje oksydacyjng i sieciowanie. Drugi z
proceséw zachodzi wydajniej w PBT-DLA, natomiast
zuzycie tlenu jest wieksze w PET-DLA.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 42-44]

Wstep

Procesy rodnikowe inicjowane promieniowaniem jo-
nizujagcym zmieniajg zaréwno wiasciwosci chemiczne,
jak i fizyczne polimeréw. Reakcje te mogg prowadzi¢ do
wzrostu funkcjonalnosci polimeru poprawiajac jego wias-
ciwosci mechaniczne w wyniku sieciowania radiacyjnego.
Takiego korzystnego efektu mozna oczekiwac w przypadku
napromieniania aromatycznych poliestréw, gdyz obec-
no$¢ pierscieni aromatycznych indukuje efekt ochronny
zapobiegajacy degradacji. Ukazato sie wiele publikaciji
poswieconych wptywom promieniowania na wtasciwosci
powszechnie stosowanych termoplastycznych poliestrow
— poli(tereftalanu etylenu) PET i poli(tereftalanu butylenu)
PBT. Stwierdzono, ze liczba grup alifatycznych pomiedzy
aromatycznymi pierscieniami determinuje efektywnosé
procesow rodnikowych. W przypadku dtuzszych tancuchow
emisja wodoru staje sie bardziej intensywna [1].

Charakter produktow przejsciowych napromieniowanych
tereftalanow zalezny jest od rodzaju fazy. W obszarach
amorficznych rodniki generowane w 77K dajg widma
w postaci singletu usytuowanego wokot wartosci g wolnego
elektronu, ktére Orlov i in. przypisali jonowym produktom
paramagnetycznym fazy amorficznej [2].

Obecnie przedstawiamy wyniki prac dotyczacych ra-
diacyjnej modyfikacji dwdéch multiblokowych kopolimeréw
zbudowanych z dwdch rodzajéw segmentdw. Interesujgcym
wydaje sie poréwnanie wydajnosci i charakteru procesow
rodnikowych dla kopolimeréw zawierajagcych segmenty
sztywne pochodzace od estrow aromatycznych, PBT albo
PET, oraz segmenty gietkie zawierajgce sekwencje kwa-
su dilinoleinowego (DLA). Nalezy oczekiwac, ze w takim
materiale dominuje faza nieuporzadkowana z niewielkim
udziatem krystalitéw.

RADIATION DEGRADATION
AND CROSSLINKING

OF BIOMATERIALS -
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Abstract

The effect of ionising radiation on physicochemical
characteristic of two copolymers constructed from soft
segments of dilinoleic acids (DLA) and hard segments
of terephthalates (PBT or PET) was investigated.
These thermoplastic elastomers prepared by melt
polycondensation can be, upon radiation modifica-
tion, potentially used as polymeric biomaterials. Two
competitive reactions of alkyl radicals were confirmed
— oxidative degradation and crosslinking. The later
process is more efficient in PBT-DLA, whereas uptake
of oxygen is higher in PET-DLA.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 42-44]

Introduction

Radical processes initiated by ionising radiation change
both physical and chemical properties. Such reactions might
functionalize polymers improving their mechanical proper-
ties due to crosslinking. The beneficial effect is expected if
aromatic polyesters are irradiated as presence of aromatic
rings in main chains induces protective effect against degra-
dation. There is a number of papers concerning influence of
irradiation on the most widely used thermoplastic polyesters
poly(ethylene terephthalate) PET as well as poly(1,4 buty-
lene terephthalate) PBT. It has been shown that a number
of aliphatic groups between aromatic rings determines effi-
ciency of radical processes. Longer aliphatic chain is related
with more effective emission of hydrogen [1].

The character of intermediates in irradiated terephtha-
lates is determined by phases. In amorphous regions radi-
cals generated at 77 K show EPR spectra in form of central
asymmetric singlet positioned near free electron g value that
earlier was attributed by Orlov et al. to charged paramagn-
etric products situated in amorphous regions [1].

In this paper we present studies on radiation modification
of two block copolymers. It is interesting to compare yield
and tendency of radical reactions when aromatic esters are
components of block copolymers constructed from hard seg-
ments of PET or PBT and soft sequences of dilinoleic acid
(DLA). For such materials one can expect predominantly
disordered phases in both domains with small contribution
of crystalline form.

Experimental

Block copolymers, PBT-DLA and PET-DLA, were pre-
pared by polycondesation [2]. For both materials weight
ratio between hard and soft segment is 26:74.
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Multiblokowe kopolimery PBT-DLA i PET-DLA otrzymano
metoda polikondensacji ze stopu [2]. W obydwu materiatach,
udziat wagowy segmentoéw sztywnych (tworzacych faze
twarda) do segmentow gietkich (tworzacych faze miekka)
wynosit 26:74.

Prébki byty napromieniowane w temperaturze otoczenia
strumieniem wysokoenergetycznych elektronéw generowa-
nych w liniowym akceleratorze elektronéw Elektronika 10/10
do wskazanych dawek. Kopolimer badany metodg EPR
poddano ekspozycji ha dziatanie promieniowania gamma
w zrédle °Co o mocy dawki 1,2kGy/h.

Widma EPR mierzono z wykorzystaniem spektrometru
Bruker ESP 300 z wneka prostokatng TE 102.

Lepkos$¢ pozorng wyznaczano w wiskozymetrze
Brookfield’a CAP 2000+H w temperaturach podanych na
rysunkach.

Wydajnos¢ radiacyjna wodoru G(H,) oraz zuzycie tlenu z
przestrzeni wypetniajacej naczynko z probka G(-O,) oznaczo-
no stosujac chromatograf gazowy Shimadzu-14B. Detekcje
gazow przeprowadzono metoda termokonduktometryczna.

Wyniki i dyskusja

Struktura PBT-DLA i PET-DLA determinuje przebieg
procesow rodnikowych indukowanych promieniowaniem
jonizujacym. Udziat pierscieni aromatycznych w PBT-DLA
jest mniejszy niz w homopolimerze PBT, zatem rozpraszanie

G(-H,) G(-0,)

[umol/lJ] [mmol/J]
PET-DLA 26%/74% 0,066 0,109
|| PBT-DLA 26%/74% 0,074 o101 |

TABELA 1. Wydajnos¢ radiacyjna emisji wodoru
i zuzycia tlenu.

TABLE 1. Radiation yield of hydrogen emission
and oxygen uptake.
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Samples of copolymers were irradiated at ambient tem-
perature with a high energy electron beam generated in
alinearelectron accelerator Elektronika 10/10 to indicated dos-
es. The copolymer studied by EPR method was irradiated by
gamma rays in ®°Co source Issledovatel (dose rate 1.2kGy/h).

EPR spectra were recorded using a Bruker ESP 300
spectrometer with rectangular cavity TE 102.

Apparent viscosity was measured with a CAP 2000+H
Brookfield viscometer at temperatures indicated in the
figures.

The radiation yields of hydrogen G(H,) abstracted from
polymers together with consumption of oxygen from the
space above samples G(-O,) were determined with a gas
chromatograph Shimadzu — 14B. The thermoconductivity
method was used for detection of the gases.

Results and discussion

Structure of PBT-DLA and PET-DLA determine the
character of radical processes induced by ionising radia-
tion. Contribution of aromatic rings in PBT-DLA is smaller
than in PBT homopolymer analogue therefore dissipation of
radiation energy should be in this case less effective. Addi-
tionally, longer aliphatic sequences might be responsible for
more efficient release of hydrogen. Indeed, radiation yield of
hydrogen is slightly higher for PBT-DLA than for PET-DLA,
TABLE 1. The results imply that at least 10% of dehydrogen-
ation proceeds in —(CH,),- linkages. It is generally accepted
that the carbon centered radicals formed upon abstraction of
hydrogen easily attach molecular oxygen. However, in spite
of the fact that concentration of alkyl radicals formed upon
release of hydrogen is largerin PBT-DLA thanin PET-DLA,
a consumption of oxygen for the first material is smaller.
It seems that the oxidative processes are more effective for
shorter chains bonding terephthalate groups.

Simultaneously with oxidation that subsequently leads
to oxidative degradation, creation of bonds between two
carbon centered radicals situated in two different chains, i.e.
crosslinking, is possible. The phenomenon might be con-
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RYS.1. Lepkos¢ pozorna PBT-DLA i PET-DLA przed i po napromieniowaniu w funkcji czasu scinania, szybkos¢

$cinania 200s, (A) PBT-DLA, (B) PET-DLA.

FIG.1. Apparent viscosity of PBT-DLA and PET-DLA before and after irradiation in function of time of shearing,

shear rate 200s™. (A) PBT-DLA, (B) PET-DLA.
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energii radiacyjnej powinno by¢ w tym przypadku rowniez
mniejsze. Ponadto diuzsza sekwencja grup metylenowych
w kopolimerze PBT-DLA moze powodowac¢ zwiekszong
abstrakcje wodoru w poréwnaniu do kopolimeru PET-DLA.
Istotnie, wydajnos¢ radiacyjna wodoru jest nieco wieksza
w PBT-DLA niz w PET-DLA, TABELA 1. Wyniki wskazuja,
ze co najmniej 10% odwodornienia zachodzi w tgcznikach
alkilowych —(CH,),-. Uwaza sie, ze rodniki z centrum zloka-
lizowanym na weglu tatwo przytaczajg tlen czgsteczkowy.
Pomimo, ze stezenie rodnikéw alkilowych utworzonych
w wyniku abstrakcji wodoru jest wieksze w PBT-DLA niz
w PET-DLA, konsumpcja tlenu pierwszego z wymienionych
materiatéow jest mniejsza. Wydaje sie, ze procesy utleniania
sg bardziej wydajne w krotkim, dwucztonowym fgczniku
alkilowym taczacym grupy tereftalanowe.

Réwnoczesnie z utlenianiem prowadzacym do degrada-
cji oksydacyjnej mozliwe jest tworzenie wigzan pomiedzy
rodnikami weglowymi usytuowanymi w dwoch réznych
tancuchach. Powyzsze zjawisko znajduje potwierdzenie
w pomiarach lepkosci wykonanych w stanie stopionym.
Taka metoda moze by¢ zastosowana do oszacowania efek-
tywnosci sieciowania, gdyz obydwa badane kopolimery sg
elastomerami termoplastycznymi. RYSUNEK 1 przedstawia
zaleznos¢ lepkosci pozornej od czasu $cinania. W obu
prébkach lepkos$¢ po napromieniowaniu rosnie. Dla PET-
DLA w 120°C lepkos$¢ pozorna wzrasta z 8 do 12Pa*s dla
dawki 84kGy, podczas gdy dla PBT-DLA z 22 do ok. 50Pa*s
po napromieniowaniu dawkg 54kGy. Ten znaczacy wzrost
lepkosci dla PBT-DLA wynika z usieciowania. Wydajnos¢
procesu jest znacznie wieksza w PBT-DLA nizw PET-DLA,
w ktérym réwnoczesnie zachodzi proces destrukcji. Uwaza
sie, ze degradacja PET przebiega na skutek B-fragmenta-
cji rodnika alkilowego powstajgcego w taczniku alkilowym
usytuowanym pomiedzy pierscieniami aromatycznymi [3].
Boczne grupy estrowe sekwencji —(CH,),- wspomagajg po-
wyzszy proces. Taki kierunek reakcji zmniejsza mozliwosc
usieciowania ograniczajgc prawdopodobienstwo rekombi-
nacji dwoch rodnikow weglowych.

Wozrost lepkosci wynikajacy z usieciowania jest wynikiem
procesow rodnikowych, ktére moga by¢ monitorowane
za pomocg spektroskopii EPR, RYS.2. Widmo PBT-DLA
otrzymane w 77K ma posta¢ waskiego singletu i wskazuje
na obecnos¢ rodnikdw z centrum zlokalizowanym na hetero-
atomie utworzonych w wyniku peknigc¢ tancucha gtéwnego.
Sygnat ten mozna obserwowaé nawet w 150K, a zatem
nie powstaje on w wyniku absorpcji nietrwatych jonowych
produktéw rodnikowych zanikajacych zwykle w nizszych
temperaturach. Stad mozna wnioskowa¢, ze wigzania
pomiedzy tancuchami powstajg albo juz podczas napro-
mieniowania, lub sg zwigzane z produktami nastepczymi
rodnikéw obserwowanych metodg EPR. Widmo uzyskane
po ogrzaniu prébki do 180K wykazuje charakterystyczny
ksztatt sygnatu rodnika nadtlenowego powstajgcego w
trakcie konkurencyjnego procesu utleniania.

Podziekowania

Praca sfinansowana w ramach projektu DWM/18/
POL/2005.
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RYS.2. Widmo EPR kopolimeru PBT-DLA napro-
mieniowanego dawka 6kGy w warunkach krioge-
nicznych.

FIG.2. EPR spectra of PBT-DLA irradiated with a
dose of 6kGy under cryogenic conditions.

magnetic field f mT

firmed by measuring melt viscosity. Such a method might be
applied in order to determine PBT-DLA and PET-DLA degree
of crosslinking as the studied copolymers are thermoplastic
elastomers. FIGURE 1 presents apparent viscosity versus
time of shearing. For both species viscosity increases upon
irradiation. For PET-DLA, at 120°C apparent viscosity rises
from 8 to 12Pa*s for a dose of 84kGy whereas for PBT-
DLA from 22 to about 50 Pa*s for the dose of 56kGy. The
significant enhancement of viscosity for PBT-DLA has to
result from efficient crosslinking. Yield of the process is more
effective in PBT-DLA than in PET-DLA which simultaneously
undergoes destruction. The degradation of PET is believed
to result predominantly from B-scission of radicals situated
between aromatic rings at alkyl linkages [3]. Ester groups at
both sides of -(CH,),- sequences facilitate the process. Such
a tendency reduces the ability to crosslinking thus limiting
combination of carbon centered radicals.

An increase in viscosity resulting from crosslinking is
a consequence of radical processes that might be monitored
by EPR technique, FIG.2. The spectrum of PBT-DLA detect-
ed at 77K in a shape of sharp singlet demonstrates presence
of heteroatom centered radicals that are produced upon
chain scission. The signal is observed even at 150K thus it
can not be attributed to unstable ionic radicals that decay
usually at lower temperatures. Thus, formation of interchain
bonding system proceeds either just during irradiation or
is related to successors of the radicals observed by EPR.
The spectrum recorded at 180K shows characteristic fea-
tures of peroxyl radical signal what indicates that oxidation
is a competitive pathway of radical processes.
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Streszczenie

Problematyka patofizjologii choréb neurologicz-
nych, do ktérych zaliczamy chorobe Alzheimera (AD),
Parkinsona (PD), apopleksje, epilepsje stanowi ciggle
aktualne wyzwanie dla badaczy, poniewaz mimo
ogromnego postepu w rozwoju Szeroko rozumianej
medycyny i wyposazenia jej w nowoczesne narze-
dzia diagnostyczne choroby istniejq i zbierajq swoje
zniwa. Nadal nie znaleziono skutecznej formy walki
Z nimi. Istnieje uzasadniony poglad, ze choroby wy-
stepujg najczesciej samoistnie lub nie majg znanych
przyczyn, co prowadzi do podejmowania badan w
réznych kierunkach. Znajgc jednak objawy choroby
podejmowane sg proby leczenia farmakologicznego
Jak i operacyjnego.

W pracy przede wszystkim skupiono sie na
problematyce choroby Parkinsona. We wstepie
przedstawiono bardzo istotny teleologiczny poglad
naturalno$ci ruchu ujawniajgcy w petni problematyke
ruchu zaréwno u 0sob zdrowych jak i chorych. Analiza
ruchow dowolnych u ludzi zdrowych i chorych pozwala
przesledzi¢ réznice wystepujgce w czynnosciach ze-
spofu hipokinetycznego, efektem czego moze byc¢ inne
podejscie do patologii choroby i propozycja nowego
rozwigzania praktycznego, pozwalajgcego choremu
uzyskac lepszy komfort zycia z przypadtosciami cho-
roby wystepujgcymi podczas wykonywania ruchow
dowolnych. Analiza literaturowa prezentowanych wy-
nikow badar kinematycznych i dynamicznych ruchéw
dowolnych na wyselekcjonowanych réznych grupach
Z populacji zaréwno pacjentéw o réznym stopniu za-
awansowania choroby jak i 0s6b zdrowych w réznym
wieku ujawnita charakterystyczne trajektorie ruchu
konczyn goérnych, ktéry mozna opisa¢ za pomocg
réznych modeli matematycznych.

W pracy zaprezentowano oryginalne, teoretyczne
podejscie do zagadnienia, ktére polega na analizie
matematycznej uktadu mechanicznego sktadajgcego
sie z elementu sprezystego i ttumigcego jak rowniez
praktyczny sposob oparty na pomysle konstrukcji
urzgdzenia wspomagajgcego ruchy dowolne poprzez
wyttumienie lub tez eliminacje charakterystycznego
drzenia konczyn oraz dodatkowego elementu przy-
spieszajgcego zapoczatkowanie ruchu dowolnego.
Urzgdzenie sktadac sie bedzie z pewnej konstrukcji
antropogenicznej wykonanej z lekkich i wytrzymatych
kompozytow polimerowych o konstrukcji paneloweyj,
zawierajgcych wtokna weglowe o wtasciwosciach
magnetycznych i przewodzgcych. Konstrukcja pane-
lowa pozwoli na wypetnienie jej przestrzeni aktywnym,
ruchomym medium (réwniez kontinuum) sterowanym
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Abstract

Pathophysiology of neurological diseases (ND):
Alzheimer’s disease (AD), Parkinson’s disease (PD),
stroke, epilepsy still constitute an actual challenge for
medicine researches because despite of the great
progress of technical facilities in medicine and diag-
nostic development diseases exist and toll of human
life. Still did not find an effective form in struggle with
these ND. It is reasonable notion that ND is usually
generated autonomously i.e. unknown reasons. It
leads to undertaking of the various investigations.
Pharmacological as well as surgery treatments are
undertaken knowing symptoms of ND.

The problem of PD was basically discussed and
teleological view of the nature of movement was
presented. Analysis of the voluntary movements of
healthy as well as sick peoples permits to investigate
the differences existing in the hypokinetic syndrome
resulting in the proposition of the practical solution
of the problem. Analysis of results of kinematics and
dynamic voluntary movements on the selective group
of patients with different stage of the disease advanced
as well as healthy peoples reveal the characteristic
movements trajectories of upper limbs that were de-
scribed with the aim of the elaborated mathematical
model.

A new approach has been proposed and was
shown in this paper for solution of the problem. There
is a construction of the new device helping in voluntary
movements by restrain or elimination of the characte-
ristic tremor of the upper limbs typical ion PD. Usage
of an additional elements can optionally accelerates
for helping the first star of the kinetic tremor. Device
is consisted from antropogenic panel construction
made from light and tough carbon fibres with magnetic
and conductive properties inserted into matrix base
polymer composites. Panel construction permits to fill
space by active motion medium. The springy-elastic
systems were used for steering purposes. Constru-
ction allows for minimising or even elimination of
pathological movement of the PD.

Keywords: Parkinson disease, tremor PD, mathe-
matical model of PD

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 45-52]

Introduction - teleological problem of a
natural voluntary movement

Prior to consideration about pathological problems of
PD we have to reflect in detail about the essence of the
movement i.e. from where it come and for which purpose
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za pomocaq sprezysto-elastycznych uktadéw, pozwala-
Jacych zminimalizowac lub wyeliminowac patologiczne
ruchy choroby Parkinsona.

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 45-52]

Wstep — teleologiczne zagadnienie
naturalnego, swobodnego ruchu

Zanim rozpatrzymy problematyke patologii ruchu PD,
musimy blizej zastanowic sie nad istotg samego ruchu czyli
skad sie wziat i jakiemu celowi ma stuzy¢.

Dla neurofizjologa najbardziej istotnym momentem
bedzie ruch miesnia, ale tu nie chodzi tylko o translacje z
jednego punktu do drugiego czy ruchu na przyktad frag-
mentu lub catej reki. Ruch musi mie¢ w sobie zawarte cechy
przewidywania jego peti, bo neurofizjolog musi wiedzie¢
jakie przewidywania wigza sie z wykonaniem petnego ruchu.
Te przewidywania musza by¢ wpisane w skurcz miesnia czy
w impuls nerwowy go wywotujgcy. One biorg sie z wielu
zrodet, z ktérych najwazniejsze jest zrodto genetyczne.
Kazdy bowiem obwdd nerwowy ma genetycznie wpisany
cel i genetycznie wpisane dazenie do okreslonego rezultatu.
Istota rzeczy polega na przezyciu, nastepnie na stworzeniu
planu, aby jak najskuteczniej i jak najpewniej oraz w spo-
s6b najbardziej niezawodny i przystosowany zachowat sie
obiekt, dlatego ruch sam w sobie musi zawiera¢ wiec te
elementy odnoszace sie do przysztosci (futurystyki). Dla-
tego mozg, a nawet kazde widkno miesniowe, nerwowe,
nie mogg by¢ traktowane tylko jako zasobnik energetyczny
ktéry warunkuje przesuwanie przestrzenne elementéw.
Nieograniczona zmiennos¢ ruchdéw zabezpiecza same
widkna. Kazde widkno miesniowe i kazdy nerw funkcjonujg
jako skfad roznych wzorcow motorycznych.

Dla neurofizjologa znakomitym przykfad perfekcji wzor-
céw demonstruje skrzypek. Okazuje sie bowiem, ze moz-
liwos¢ wykonania ruchu poprzez nacisniecie przez niego
struny jednym palcem jest ograniczona do liczby czestosci
7+2, czyli nawet najbardziej znakomity wirtuoz nie potrafi
nacisng¢ struny wiecej jak 9 razy. Wazne jest jednak w tej
czynnosci to, ze za kazdym razem kiedy skrzypek strune
naciska, to palcem steruje calty mézg wzbogacony poprzez
catg ewolucje czyli caty okres uczenia sie. Efekt wcale nie
polega wytacznie na wielkosci nacisku, ale na automatycz-
nym, poza $wiadomosciowym wykorzystaniem magazynu
wzorcow, ktory w sobie ma kazdy obwdd nerwowy, kazde
widkno migsniowe, aby skrzypek przewidujgc mogt ma-
nipulowa¢ owym magazynem wybierajac najwlasciwszy,
najbardziej odpowiedzialny wzorzec do danej sytuacji.
A mozliwosci wyboru wzorca sg ogromne, poniewaz na-
ukowcy oszacowali je na liczbe rzedu 1018, ale nie moze
to by¢ wytacznie kombinatoryka ani reflektorycznosé, ale
semantyczne, kontekstualne sterowanie. Skrzypek musi
przewidywac, ktéry wzorzec z tego gotowego magazynu
bedzie najodpowiedniejszy, najwlasciwszy, nawet nie dla
danej chwili czy dla danego emocjonalnego nastawienia, ale
najwtasciwszy dla tego, co sie bedzie dziato w przysziosci.
Stad nazywamy to sitg przewidywania. On musi przewi-
dzie¢, ze wybra¢ musi wzorzec nie dowolny, ale najbardziej
atrakcyjny. W kazdej niemal sytuacji motorycznej mamy do
czynienia z synergia. Synergizm czyli wspoétdziatanie wielu
miesni musi uwzglednic¢ wszystkie cechy futurystyczne czyli
tak przycisnag¢ strune, zeby zabezpieczy¢ pewne optimum
i antropologicznie wyczuwanego piekna. Synergie majg to
na celu, zeby fizycznie zmniejszy¢ liczbe partycypujacych
miesni i jak najbardziej ekonomicznie zredukowaé nacisk.
Dziata tu "brzytwa” Okchama czyli im mniej zuzyje wysitku
tym lepszy muzyk. Istnieje takze dgzenie do redukowania
ruchéw. Do naturalnej tendencji nalezy redukcja energii i

it must serve.

The most fundamental moment for neurophysiologist
will be a muscle movement but that is beside the question
whether itis a translation from the point to point or the move-
ment of the part as well as the whole limb. The movement
have got to have in composed attributes of it anticipation
at the full because neurophysiologist have to know which
kind of expectations are connected with realisation of the
full movement. These expectations have to be composed
in the muscle cramp or in the neuronal impulse provok-
ing that cramp. They are generated from many sources
but genetic one belongs to most important. Each nervous
circuit has genetically inscribed purpose and genetically
inscribed aspiration for particular realisation. The sense
of the matter is to survive and the point is that being gone
out own life as most effectively, as like enough, in the most
unfailing way. The movement itself and inside is important
but it has got in composed futuristic elements. Brain, each
muscle fibre or nervous fibre is not only an energy container
and device for space moving of the elements. Movement
variability has to refer also futuristic elements and they are
included in these fibres. Each muscle fibres, each nerve is
at the same time as the container of different movements
patterns but the possibility of the movement realisation are
not so colossal.

The violinist is an excellent example of the perfection of
such patterns for neurophysiologist. It was shown that the
possibility of movement realisation by stopping violin string
by violinist using one his finger is limited to the frequency
of 7£2. It means, that most brilliant virtuoso is not able to
stopped string more than 9 times with the same force. The
most important during playing is that for each time when he
stopped string the finger is governed from the brain by the
whole evolution that is to say whole age of learning. And at
all it is not rely exclusively on the stopping but it rely on that
if he can foresee by finger manipulation and choose from
this container of the patterns (each nervous circuit has it)
the most adequate, the most responsible one for the given
situation. There is much possibility of selection of the pat-
tern and the number is in the range of 1018 as scientists
were estimated but it can not be a combinatory calcula-
tion. Violinist have to anticipate which pattern will be most
adequate, most suitable event not for the given moment or
for the emotional disposition but most responsible for that
what will be realised in the future. From here we call it the
anticipation potency. He has to anticipate that is a need to
choose some pattern or other but not whichever. Here we
have a synergie i.e. co-operation of several muscles an he
have to paste it in such way that he have to stopped string
to provide some optimum. The purpose of synergie is to
diminish and to mostly reduce the manual stopping. Violinist
is something better as he use less stimulus from that seven
or nine stoppings. He is more economic by this because he
uses fewer stoppings and renders the essence of the mat-
ter (music). This is something like tendency for movement
reduction and in natural reductionism uses less energy and
less movement to play a composition.

Let’s precisely get busy with movement itself that is basic
in its being. We pay an attention on the movement but the
lack of movement is also a natural element. Music for in-
stance is composed not only from sounds but also music is
compose from pause i.e. intervals between particular tones.
These all together create impression of inconstancy. So, it
is better to say about inconstancy or variability instead of
the movement. Anaksagoras was the first who say about
movement in ancient. He creates the conception about
movement and chaos. But here that is beside the question
whether it is an efficiency but only paying the attention that
the lack of movement is also important in the nature. There-



liczba ruchoéw, aby zagra¢ utwor mistrzowsko.

Zajmijmy sie blizej samym ruchem. My zwracamy uwage
na ruch, ale brak ruchu stanowi takze element natury wy-
razu. Muzyka nie tylko sktada sie z dzwiekow, ale muzyke
tworzg przerwy, interwaty miedzy poszczegdinymi dzwieka-
mi. To dopiero razem tworzy petne wrazenie zmiennosci.
Zamiast ruchu bardziej wypada powiedzie¢ o zmiennosci.
Pierwszy, ktéry mowit o ruchu, jeszcze w starozytnosci,
byt Anaksagoras. Byt tworcg pojecia ruchu jak i chaosu,
ale tu nie chodzi o efektywnos¢ tylko zwrdcenie uwagi na
brak ruchu, na twérczo wypetniong luke bedacg waznym
elementem w naturze. To zjawisko musi by¢ pod kontrolg
wykonywang w oparciu o dzieje ewolucyjne, bardzo odlegte
doswiadczenia. Oprdcz ruchéw regulacyjnych istniejg ruchy
balistyczne dzieki dziataniu sprzezenia podajagcego do
przodu ,feed forward”. Myslimy, ze poczatkiem ruchu byt big
bang (wielki wybuch), ale rbwnoczesnie musimy przyjac, ze
ewolucja przebiegata tez w kierunku odwrotnym czyli ze byt
to big cramp (wielki skurcz). Dopiero te dwa elementy, ktére
ze sobg wspotdziatajg zapewniajg rownowage swiata. O tym
sie mato méwi, a to powinno by¢ integralng czescig kazdego
myslenia, bowiem w przeciwnym razie, $wiat najprawdo-
podobniej dawno by sie juz skohczyt. Wiadomo, ze jedne
obiekty (gwiazdozbiory) sie kurcza, a drugie rozszerzajq
czyli ze podlegaja pulsowaniu. Puls musi by¢ regulowany
po to, aby to dziatanie miato sens, jakbySmy to gérnolotnie
powiedzieli i najprawdopodobniej $wiadomosé narodzita
sie nie w stanie wielkiego wybuchu, ale z koniecznosc jej
powotania wigze sie z wielkim skurczem. Swiadomo$é nie
narodzita sie znikad. Pochodzi z uwewnetrznienia motoryki
czyli, ze zadziatat pewien wektor skierowany do wnetrza,
a nie na zewnatrz. Swiadomo$é narodzita sie z ruchu po
to, aby sterowac i kontrolowac cel. Gdy ruch prowadzi
do celu mamy operacje $wiadomag, ktéra narodzita sie w
obrebie muskulatury, a szerzej w obrebie motoryki. My
mamy tendencje do parcelowania zjawisk naturalnych na
rozne kierunki: out, in, forward, backward czyli nadawaniem
im réznych wektorow. To jest specjalnoscig cztowieka, a
natura jest jedna, jest monolitem i kazde zjawisko musi w
sobie zawiera¢ organizacje i strukture. To, ze my istniejemy,
myslimy, mamy sumienie, mamy osad sprawy, musimy wy-
mierzy¢ sprawiedliwos¢, niekiedy intencjonalnie zaburzy¢
to co odziedziczyliSmy po przodkach, to sie znajduje w
madrosci uniwersalnej, a raczej multiwersalnej. Bo wias-
ciwie wszystko juz byto. Czlowiek obecnie tylko grzebie w
zgliszczach. Mozna powiedzie¢, ze sg to nie tylko popioty,
ale cate architektoniczne budowle. Mamy tendencje widze-
nia ptaszczyznowego, wektorowego, a w naturze wszystko
musi by¢ scalone, w jednym. Wtedy bedziemy bohaterami,
kiedy przy pomocy techniki nie bedziemy tylko nasladowac
czestotliwosci; nie bedziemy mierzy¢, ale bedziemy staraé
sie odkry¢ tajemnice kontroli, zagadke, ktdra niesie ze sobg
Swiadomos¢, sumienie. Sumienie to wewnetrzny sedzia,
ktéry wydaje osad arbitralnie. Niemniej arbitraz nie powstaje
znikad, ale z madrosci dziejow, Swiata; madrosci, ktora idzie
z gwiazd wszech$wiata oraz wielu rzeczy zdeterminowa-
nych przez genetyke. Ewolucja zabezpieczyta sie z natury,
poniewaz jesli cos dobrego wynalazta, to zmagazynowata
to w postaci genéw i nie pozwolita na zniszczenie.

To, co w literaturze opisywano jako chorobe Parkinsona,
budzi watpliwosci. Wszystkie wzorce ruchu utrwalone, sg
zmagazynowane w ruchach, a wszystkie odruchy, madrosci
sg zmagazynowane w neuronach. Jesli nastapi defekt na-
zwijmy go generalny, dotyczacy motoryki, to mamy chorobe
Parkinsona. A jesli dotyczy umystowosci to mamy chorobe
Alzheimera. Ale na podobnym defekcie bazujg objawy.
Istnieje poglad, ze natura wybrata wektoralne ustanowienie
poczatku i konca bytu istoty zywej. Odwtok stuzy do wyda-
lania odpaddéw materii czyli tego co juz nie jest potrzebne, a

fore the control has to be done over this phenomenon. The
control has to done basing on the historical, here far away,
evolution experiments. Nature learnt itself definite quantity
of time and have selected the movement. We think that big
bang was a beginning of movement but simultaneously we
have to agree that was something-reverse i.e. big cramp
(contraction). Only these both elements mutually co-oper-
ated ensure the equilibrium of the world. We talk not enough
about this but it should be an integral part of our thinking.
The world probably would come to the end in the past if
would not be created the reverse tendency. As it is known,
ones objects (constellations) undergoes of the shrinkage but
others expand i.e. they undergoes pulsation. Pulse have to
be regulated if that activity would have any sense, saying
bombastically, and consciousness probably have borne
not during big bang but with the necessity of appointment
the big contraction. The consciousness does not born from
anywhere. It comes from the internal that is to say the vector
in directed into the interior but not external. The movement
is created by consciousness exclusively and determines the
interior direction of external phenomena. The consciousness
has born from the movement. There is a need to steering
and controlling the purpose. Therefore the movement is
directed into the purpose. When the movement lead into
the purpose we have consciousness activity. It was born
within musculature or saying broadly within motorial. We
have the tendency for parcellation of the natural phenomena
into various directions: out, in, forward, backward that is to
say to fitting various vectors. It is human specialisation but
the nature is one, as monolith and each phenomenon have
to include all these elements. Everything depends on that
if the consciousness must lead the purpose but then it is
controlled and proportional consciousness. That we exist,
think, have conscience, have judgement, have to dispense
justice, sometimes intentionally disorder what we inherit
after ancestor, that is existed inside universal and wisdom
intellect. Everything had been gone. At present humans only
rummage inside smouldering ruins or we can say that it is
not only ashes but also whole architectonic buildings.

We have the tendency to planar or vectorial vision but
everything have to be unite in one, in the nature. Then hu-
man will be heroes when they will not imitate the frequency,
will not measured something by the aim of technical devices
but they will try to discover the enigma of the supervising
(control) which bear consciousness, conscience. The con-
science is that interior judge that gives one’s verdict arbitrary.
Itis an arbitration that is not generated from anywhere. It is
an intellect coming from the history, an intellect of the his-
tory of world, an intellect extended from stars and universe
as well as from those determined by genetics. However en
evolution secure itself from the nature because if discover
something good then store it in the form of genes and did
not allow do its destruction.

That what is broadly described in the literature as Parkin-
son decease (PD) arises some doubts. All fixed movements
patterns are stored up in movements but reflexes, intellects
are stored up in neurones. If there is the general defect
concerning motorial it is PD but if it concerns the intellect it
is Alzheimer’s decease (AD). The basic reason is the same.
There is an opinion that the nature creates the vectorial
order of the end of the existence of life being. Moreover the
nature creates also the vectorial order to excrete of wasted
matters that is to say what is not necessary. The nature
does not foresee of the existence catastrophe on both poles
of these life vectors simultaneously. It is a nature and we
bring it in genes. The purpose of the existence is a maximal
adaptation. The purpose is a live as long as possible and
everything have to be subordinated for that. It is the basic
purpose of the existence.
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w odcinku przednim gtowowym realizuje sie encefalizacja.
| to utrwalito sie w genach. Celem istnienia jest maksymal-
na adaptacja i przezywanie na podstawie dalekosieznego
przewidywania.

Istnieje tremor autogenny, ktérego nikt nie jest w stanie
wytworzy¢ tylko sama natura. Kazdy motoneuron czyli
jednostka neuromotoryczna zaopatruje grupe witokien
migsniowych i dlatego takze musi by¢ nastawiony na prze-
widywalnosé. To, co wczesniej juz powiedzieliSmy, musi
by¢ wmontowane w jeden neuron i w jedno jedyne widkno
migsniowe. Jesli tak zatozymy, to widzimy, ze $wiadomos¢é
rodzi sie bardzo wczesnie, wewnatrz muskulatury. Ruch,
ktéry obserwujemy i widzimy na zewnatrz to tylko fenome-
nologia czyli co$ co my obserwujemy i na podstawie tego
wnioskujemy o pewnych ontologicznych, semantycznych,
kontekstualnych sprawach, czyli o sprawach, ktére dotycza
bytu i istoty zycia. | wlasnie to jest obligatoryjne dla kazdego
elementu, od najprostszego kwarku czy superstruny, az
skonczywszy na galaktyce. Cztowiek, dawno juz przenidst
sie w swoich dziataniach na nasladownictwo, efektem kto-
rego jest najdoskonalsze dzieto cztowieka czyli komputer.
Ale inzynier nie da rady nasladowac¢ tego czego nie ma.
Mézg natomiast musi to umie¢ i z fantazji napemi¢ swiat
intencjami i futurystyka.

Choroba Parkinsona (PD)

Choroby neurologiczne majag szerokie spektrum. Z per-
spektywy opieki zdrowotnej problem ten pochtania rocznie
miliardy dolaréw na catym $wiecie, natomiast dla pacjenta
pozostaje tylko beznadziejna diagnoza [1]. Gtéwne choroby
neurologiczne pozostajg nadal stabo rozumiane, pomimo
zaawansowanych technologii obrazowania anatomicznego i
fizjologicznego oraz analizy molekularnej. Przede wszystkim
napotykamy tu na kompleksowos$¢ zagadnienia zwigzanego
ze stabo rozpoznanymi funkcjami mézgu w normalnych
warunkach, a dodatkowo komplikowanymi przez proces
chorobowy dajacy réznego stopnia dysfunkcje. Giéwne
choroby neurologiczne typu Alzheimera, Parkinsona, apo-
pleksiji czy epilepsji sg zroznicowane symptomatologicznie.
Kompleksowe staje sie tez podejscie do problematyki tych
choréb, poniewaz przy jakichkolwiek pracach proponowa-
nych dla wyjasnienia utraty funkcjonalnosci mézgu muszg
by¢ brane pod uwage wielorakie poziomy organizacyjne
od badan molekularnych do zachowawczych (globalnych).
Choroba Alzheimera nie moze by¢ rozumiana poza kon-
tekstem modelu potaczenia pamieci i magazynu, natomiast
parkinsonizm wymaga zrozumienia jak pozapiramidalny
system kontroluje motoryke. Wydaje sie, ze zrozumienie
patomechanizmu choroby moze wigcej znaczy¢ dla nauki
niz obleczenia ilosci neuronéw i modelowanie. Skupimy sie
ponizej gtéwnie na rozwazaniach o chorobie Parkinsona ale
prawdopodobnie pochodzenia choréb Alzheimera i Parkin-
sona nie roznig sie poza ich lokalizacja.

Choroba Alzheimera polega na zaburzeniu ubytkowym
pracy mézgu dotyka milionéw ludzi Swiecie. Charakteryzujg
ja zdegenerowane neurony, nienormalna akumulacja biatka
amyloidowego w tzw. starczych tarczkach i wewnatrz w
cytoplazmie wtdkien neuronowych. Aby zrozumie¢ istote tej
choroby trzeba by sporzadzi¢ zestawienie, z jednej strony
to co jest znane od strony patologii biochemii komoérki, a z
drugiej, to co dotyczy nienormalnych zachowan charaktery-
stycznych dla tej choroby. Jak patologia tej choroby prowadzi
do symptomoéw zalezy od odpowiedzi na fundamentalne
pytania dotyczace mechanizméw funkcji normalnego po-
znawania. Badania klinicznopatologiczne pokazaty, ze wiele
réznych obszaréw moézgu musi by¢ nienaruszone jesli mozg
ma funkcjonowaé prawidtowo czyli z powodzeniem naby-

The autogenous tremor exists that nobody is able to cre-
ate only the nature. Each motoneuron in each motoneuron
unit where neurone provided the set of muscle fibres has to
be disposed into the anticipation. Everything what we have
above discussed must be assembled into the one neurone
and into the one muscle fibre. If we will make such an as-
sumption we will see that the consciousness is created very
early inside of the musculature. The movement observed
on an exterior it is only phenomenology that is to say what
we see and basing on that we conclude about ontological
problems concerning the existence of life. It is obligatory
for each even simplest element and finishing on galactic.
Human have transferred own activity into an imitation long
ago and the most sophisticated and perfected his work
was a computer. Engineer can not manage something
what does not exist because he has to got something for
changing something. However the brain have to know how
to do that.

Parkinson neurological disease (PD)

The spectrum of neurological diseases is wide and
ravaging. From a public health perspective, it represents
a multi-billion dollar a year problem, and from the patient’s
perspective it usually represents a diagnosis without much
hope [1]. Despite advances in anatomical imaging and
molecular analysis, the major neurological diseases remain
poorly understood. First, there is the complexity of the
problem: brain function, which is poorly understood under
normal conditions, is further complicated in situations of
dysfunction. The major neurological diseases: Alzheimer’s
disease (AD), Parkinsonism (PD), stroke and epilepsy are
multifarious in their expression and protean in their mani-
festations. There is also the complexity of the solution: any
framework proposed for explaining functional loss must take
account of processes at multiple levels of organisation from
the molecular to the behavioural.

In some sense, the function of the brain is computa-
tion, thus the underlying computational processes must be
uncovered to understand the basis of disease. Alzheimer’s
disease cannot be understood outside of the context of a
model of memory consolidation and storage, and Parkinson-
ism requires an understanding of how the extrapyramidal
system controls voluntary movement. Finally, disease may
do more for computational neuroscience than modelling
does for disease. We will focus mainly on PD but probably
there is the same origin of both AD and PD.

Alzheimer’s disease (AD) is a degenerative brain disorder
that affects millions peoples all the worlds. Pathologically,
AD is characterised by degenerating neurites, abnormal ac-
cumulations of amyloid protein in so-called “senile plaques”,
and intracytoplasmic “neurofibrillary tangles”. To understand
Alzheimer’s disease is to be able to map what is known
about biochemical and cellular pathology to the abnormal
behaviours characteristic of the disease. How the pathol-
ogy of AD leads to its symptoms depends on answering
fundamental questions related to the mechanisms of normal
cognitive function. Human clinicopathological studies have
demonstrated that many different brain regions must be
intact for successful acquisition and consolidation of epi-
sodic memories. These regions include entorhinal cortex,
hippocampus, amygdala, nucleus basalis, and dorsal medial
nucleus of the thalamus, mamillary bodies, mid-dorsolateral
frontal cortex, and ventromedial frontal cortex [2]

Parkinson’s disease is a degenerative neurological
disease characterized by resting tremor, rigidity, bradyki-
nesia (slowing of movements), akinesia (difficulty initiating
movements), and poor balance [3]. In his original mono-



wac i potgczy¢ pamigci epizodyczne. Sa to
miedzy innymi kora mozgowa, hypokamp,
migdatek, jadro podstawowe, zewnetrzne
jadro wzgorka, ciatka sutkowe i inne [2].
Chorobg Parkinsona nazywamy zwyrod-
nienie charakteryzujgce sie tzw. drzeniem
spoczynkowym, sztywnosciag, akinezjg
czyli trudnoscig w zapoczatkowaniu ruchu

i bradykinezja czyli powolnosciag ruchu oraz §

staboscig rownowagi neurologiczne [3].
Choroba réwniez dotyka poréwnywalng z
chorobg Alzheimera ilo$¢ ludzi na swiecie.
W swojej oryginalnej monografii “An Essay
on the Shaking Palsy” (1817), James Par-
kinson nazwat wtedy charakterystyczne
drzenie spoczynkowe “paralysis agitans”
bezwtadem (porazeniem) ruchu” [4]. Opisat
to zaburzenie jako ,bezwiedny, odrucho-
wy objaw z czesciowym ostabieniem sity
miesniowej w bezruchu”. W literaturze
opisanych jest wiele typow drzenia ogél-
nie nazywanego parkinsonowym. Typowo
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RYS.1. llustracja choroby
Parkinsona zaprezentowa-
na przez Lorda Williama
Richarda Gower’a w arty-
kule A Manual of Diseases
of the Nervous System in
1886 [4].

FIG.1. lllustration of the
Parkinson disease by Sir
William Richard Gower
from A Manual of Diseases
of the Nervous System in
1886 [4].

RYS.2. Zapis przestrzen-
ny trajektorii ruchu reki
pacjenta z chorobg
Parkinsona [8].

FIG.2. Space recording of
the trajectory of patient
with upper limb tremor

[8].

graph “An Essay on
the Shaking Palsy”
(1817), James Par-
kinson described rest-
ing tremor being the
characteristic tremor
of the disorder, which
he termed ‘paralysis
agitans’ [4]. He de-
scribes this tremor as
“‘involuntary tremulous
motion, with lessened
voluntary muscular
power, in parts, not
in action” and “that
agitation continues
in full force whilst the
limb is at rest and
unemployed; and
even is sometimes
diminished by call-
ing the muscles into

jednak spotyka sie drzenie spoczynkowe

(rest tremor RT), drzenie postaciowe (postural tremor
PT) i drzenie zasadnicze (essential tremor ET), ktére, za
literaturg, pokazano na RYSUNKU 1. Z biochemicznego
punktu widzenia choroba Parkinsona charakteryzuje sie
utratg dopaminergicznych neuronéw zawartych w substanciji
czarnej. Odkrycie deficytu dopaminy w substancji czarnej
utatwito dziatania lecznicze przez podawanie pacjentom L-
DOPA, ktora poprawiata ich stan chorobowy. Obok chemio-
terapii, chorobe prébowane leczyé operacyjnie usuwajac
uszkodzone miejsca podwzgoérza lub galki bladej. Ostatnio
operacyjne leczenie tej choroby poddano lepszej kontroli
uszkodzonego miejsca w mézgu. Czynione sg tez proby
transplantacji komoérek ptodowych do moézgu pobieranych
z rdzenia nadnercza.

Wazne jest znaé charakterystyke czestotliwosciowa drze-
nia spoczynkowego, ktéra miesci sie w granicach od 4 do 6
Hz, i uznawana jest za typowa dla drzenia parkinsonowego.
Rytmiczne, bezwiedne, ruchy oscylacyjne konczyn klasyfi-
kuje sie ogdlnie jako drzenie spoczynkowego, postaciowe-
pozycyjne dla postaci, kinetyczne zalezne od celu i intenc;ji
ruchu oraz izometryczne sitowe [5].

W literaturze podaje sie rézne opisy metod pozwalajace
zapisa¢ ruchy parkinsonowe, a nastepnie przeprowadzi¢
analizy stosujac rézne kryteria. Standardowymi sg pomiary
amplitudy i czestotliwos$ci drzenia pozwalajace oszacowac
postep choroby. Zazwyczaj zapisy pokazuje sie w postaci
spiral podobnych do spirali Archimedesa uzyskanych w
trakcie specjalistycznych badan za pomocg odpowiednio
skonstruowanej aparatury [6,7,8]. Przestrzenne rejestracje
trajektorii ruchow gérnych konczyn umozliwiajg obliczy¢
charakterystyczne parametry czestotliwosciowe w réznych
ptaszczyznach niezbedne do dalszych analiz medycznych.
Zaprezentowane rysunki pokazujg charakterystyczne trajek-
torie ruchu osdb dotknietych ta chorobag (FIG.2,3, i 4).

W diagnostyce choroby Parkinsona inng pomocng
technikg badawczg moze by¢ takze elektromiografia [9],
ktérej gtdbwnym zadaniem jest badanie czynnosci elek-
trycznej miesni. Pozwala ona na pomiar i ocene ilosciowg
poszczegolnych parametréw jednostki motorycznej, co jest
istotne w diagnostyce chordb nerwowo-miesniowych. Po-
zwala odrézni¢ miesien zdrowy od zmienionego procesem
chorobowym, okresli¢ pierwotng przyczyne uszkodzenia
miesnia jako neurogenng lub miogenna. Daje ona mozli-
wosci wyznaczenia kierunku zmian i monitorowania pro-
cesu rehabilitacji pacjenta. Badajac za pomoca tej techniki
szybkosci przewodzenia widkien nerwowych i czuciowych

employment”. There
are several tremors differentiated in PD as the typical rest
tremor (RT) of PD and the postural tremor (PT) of essential
tremor (ET) (FIG.1).

The pathological hallmark of Parkinson’s disease (PD)
is loss of the dopaminergic neurons in the substantia nigra
that project to the putamen. The discovery that dopamine
was deficient in the substantia nigra led to efforts to treat
PD with L-DOPA, a precursor of dopamine (dopamine itself
does not cross the blood brain barrier). Over 80% of patients
with PD obtain substantial benefit with L-DOPA. Before L-
DOPA therapy, stereotactic surgery with ablative lesions in
the thalamus or globus pallidus was commonly performed.
In recent years, interest in stereotactic surgery has revived,
with newer surgical methods yielding more control over the
size and site of the lesions. Efforts have been made to treat
PD with transplantation into the brain of fetal cells from the
adrenal medulla or from the fetal nigra.

It is currently generally accepted that all behavioural types
of tremor can occur in PD and, indeed, that several different
types of tremor can coexist, complicating differential diag-
nosis. What in important to know that rest tremor (4-6Hz) is
still accepted as being the typical parkinsonian tremor, but
many patients also exhibit a tremor during activity that is
more prominent and disabling than classic rest tremor.

Tremor is usually defined as rhythmical, involuntary os-
cillatory movement of a body part. Rest and action tremors
are generally considered in classification. Action tremor
is divided on postural (position-independent and position-
specific), kinetic (simple non-goal-directed movements and
intention goal-directed movements) and force tremors (iso-
metric) [5]. The activity of the postural tremor symptoms are
basically changed after starting of the voluntary movement
and making following movements.

There are several methods allowing recording move-
ments and investigating them using various criteria. The
amplitude and frequency of tremor are the standards for
evaluation of the disease progress. Usually they are re-
corded in the form of Archimedes spirals during patients’
investigations according to known literature procedures
[6,7,8]. Using recordings of the trajectories of upper limbs in
the space it can be possible to calculate terms and frequency
characteristics of tremor in selected planes. Examples of
the characteristic trajectories for PD patient were shown of
FIGURE 2, 3 and 4.

Also electromyography can be use as other helping
diagnostic technique in PD. The main task is electrical in-
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mozna uzyskac¢ dane dla wyznaczenia predkosci prze-
wodzenia nerwu okreslajac czas latencji czyli opoznienia
sygnatu ptynacego z odpowiedzi miesniowej. Elektromio-
grafia jako nieinwazyjne narzedzie do pomiaru ilosciowego
zjawisk elektrycznych zwigzanych z motoryka cztowieka jest
przydatna do oceny sity skurczu migsnia w funkcji czasu,
poniewaz w przypadku fizjologicznym gradacja wytadowan
elektrycznych jest proporcjonalna do sity rozwijanej przez
migsien. Dla oséb dotknietych chorobg Parkinsona ta techni-
ka moze by¢ tez pomocna przy projektowaniu przedmiotéw
uzytku codziennego z uwzglednieniem czynnika fatwosci i
wygody obstugi.

Model matematyczny

Przeanalizujmy ukfad zapewniajgcy drgajacemu osrod-
kowi warunek stabilizacji. Rozwazmy uktad elementow:
harmoniczny dla— k- sity orazlepki . a@x
Ostabimy ,uderzenia’ w element harmoniczny lepkim mode-
ratorem, potagczonym szeregowo, dziatajac sitg - kx+ ax
Dostaniemv wiec réwnanie dynamiczne postaci:
Xt x,— Apxy = A s ang ,1=1,2,3 1

gdzie: F jest sita wymuszajgcg drgania o pewnej loso-
wosci (losowos¢ ta wymaga zaréwno analiz neurologicznych
jak i eksperymentalnych).

Zat6zmy na podstawie literatury posta¢ drgan wymuszo-
nych postaci ;s @i

gdzie amplituda A i predkos¢ kotowa @ jest parametrem
wyznaczanym eksperymentalnie (czgsto analizowanym w
literaturze i tam tez podawanym).

Dostalismy wiec réwnanie rézniczkowe liniowe zwyczaj-
ne, pieiednporodne druaieao rzedu, postaci:

it @ X, g = A sin @yl (2)

. CZ\C“. po ustaleniu iednei tvlko zmignnei:

x+ Sr—kx=Bsmar, S==, y=X p==2 3)
L e ferd

Masa m iamplituda A sg ustalonymi elementami ekspe-
rymentu (zwigzanymi z badanym pacjentem). Wartosci &
i k musimy zorganizowac¢ w sposéb korzystny dla efektu
poprawy sytuacji chorego. Dobra¢ musimy zatem state
harmoniczne oraz lepkosci.

Przystapmy do rozwigzania problemu. Zwr6émy uwage,
ze rezygnacja z elementu lepkiego daje nam rozwigzanie
(podane przez Kamke) [11] postaci:

x () - s G

=

et

a@* -1
z, (ﬁ)i%zcosz,m — 41 “)
x,=Ccost + 0, sin £

Zrezygnujmy z tak zbudowanego elementu poniewaz
stanowi zbyt rygorystyczne dynamicznie narzedzie mogace
wywiera¢ zbyt duze cisnienia. Pozostanmy wytgcznie przy
elemencie lepkim. Czyli rbwnaniu:
x+ dx=FBsm af ()

Roéwnanie to jest rownaniem pierwszego rzedu ,
i ma rozwigzania dla transformowanej postaci. x = ¥ Dla
d_ostajemy réwnanie:
¥+ oy = Hain av
(6)

Metoda rozwigzania jest znana. Rozwigzujemy wczes-
niej réwnanie jednorodne a nastepnie uzmienniamy statg
rozwigzanie. W efekcie takiego postepowania otrzymujemy

" _'_ W
Y ;‘: S‘t~1 4 _:r-'
A (] Py T
% I'. .k O I r r '
e WA
N L-\'Y\-N_.'\.-\An ™~

RYS.3. Zapis spirali ruchu
reki pacjenta z drzeniem
zasadniczym w chorobie
Parkinsona [5].

FIG.3. A spiral drawings
obtained from patients
with essential tremor [5].

RYS.4. Zapis spirali ruchu
reki pacjenta z drzeniem
kinetycznym w chorobie
Parkinsona [6].

FIG.4. A spiral drawings
obtained from patients
with kinetic tremor [6].

vestigation of the activity o muscles. It allows distinguishing
health muscle from ill and describing the beginning reason
of muscle damage as neurogeneous or myogennous. This
technique is useful for PD patients during construction of the
objects of daily use including facility and service comfort.

Mathematical model

We should analysis a system provided stabilisation
conditions for vibrating medium. Let’s consider set of
elements: harmonic for a force — & - x and viscous . &x
We reduce an impact into harmonic element by the
aim of viscous moderator arrange in series. We will affect
with the following force: . _ ;. 4 = » We obtain the following
dyr_l_amic e_quation:
myxita x—kx = Adsnayt o i=1,2,3 (1)

where: F is the constrain force with some lot.

The lot requires neurological as well as experimental
analysis. Basing on the literature we assume the following
form for affected vibration: A, sin &z

where: A is an amplitude, @is a rotary velocity both
calculated experimentally.

We obtain second-order nonhomogeneous linear dif-
ferential equation in the form:

()

By Xy X = iy = A sin ays
After determining only one variable for instance i=1 we

obtain: . 4
r+ Sx—kx= Bsin g, ﬁ:f, y=__, B=2= (3)
P 1 P

where: m is a mass and A is an amplitude and they both
data are given established elements from an experiment
connected with investigated patient. Values ¢ and k should
be calculated taking into the consideration the improvement
effect of the ill patient. We have to fit the harmonic as well
as viscous constants.

Let’s solve the problem. First of all when we resign from
viscous element we have got the following solution [11]:

(-2 gt e
x= C_‘f -1
R ()% ~tcost, @ =41 (4)

x,=Clcosi+ (s g

We resign from such constructive element because it
makes too strong dynamic device causing too high pres-
sure on the ill limb of the patient. The simplified equation
has now a form:
x+ Sx= Bsin ax (5)
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rozwigzanie w postaci:

2
x(E) A )

=———[@&cosak —@an &)
(@ +a @

Mozna drogg zerowania pochodnej znalez¢ te wartosci t
dla ktérych drgania sg najwieksze, tak by nie przekroczyty
one pewnej zadanej wartosci maksymaline;j.

Jest i inny powdd eliminacja czynnika harmonicznego.
Mozemy, dokonujac optymalizacji znalez¢ te parametry, kto-
re nie naciskajgc na organy pacjenta najsilniej zmniejszajg
drgania chorobowe. Mozemy szuka¢ moderatora lepkiego
0 zmiennej lepkosci, np. programowanej. Sg ciecze mag-
netyczne przy pomocy ktérych mozemy zaprogramowac
odpowiedni masaz cztonkéw chorego, tak by w efekcie silnie
zmniejszaty drgania losowe.

Przejdziemy na koniec naszych rozwazan do rozwigzania
petnego rownania drgan tacznie z czynnikiem harmonicz-
nym.

Rozwigzania podaje Kamke, dla:
| . A= ,6;2 +4y >0

2 T . Eﬁt“
(@) A_I-[Bsm atle

3

ﬂsﬁzg(.ﬁ—u)du ®)

I A=—dy- g >0
? Lo 9)
*@) = [[Bsin atlg—we?  du
M
2@ = [[Bsin atlg-we?  du (10)
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Otrzymalismy w ten sposéb petne rozwigzanie problemu
stabilizatora drgan losowych dla chorego. Funkcja ta zawie-
ra pewne state, kidre z jednej stron sg zalezne wytacznie
od stanu chorobowego pacjenta (B, w), i dane te mozna
uzyskaé z pomiaréw obserwacyjnych, natomiast parametr
B jest parametrem sterowniczym tlumienia lepkiego brany
na jednostke masy urzadzenia konstrukcyjnego (m). Jeston
dobieramy w zaleznosci od wielkosci parametru (B, w).

Pozostaje kwestia aplikacyjna. Zespdt posiada urzadze-
nie analizujgce parametry charakterystyczne dla drzenia.
Problem optymalnej pomocy ztagodzenia dolegliwosci
chorobowych pacjenta polega¢ bedzie na uzyciu elementéw
harmonicznych i lepkich opisanych réwnaniem (1).

Whioski

1. Zaproponowany model pozwala przede wszystkim
dobra¢ parametry dla konstrukcji urzadzenia wspomagaja-
cego ztagodzenie niedyspozycyjnosci drzenia w chorobie
Parkinsona.

2. Zarzadzanie systemem czynnosci sterowania i kontroli
bedzie realizowane poprze optymalizacje doboru parame-
trow elementdw mechanicznych zapewniajagcych komfort
ruchéw chorego pacjenta.
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It is the seconds-order homogeneous linear differential
equation, whizch has a solution:
*O =—2

2

m[{xcosmﬁ—msm &1‘3] (6)

for transformation of * ="

The solution method is known, first we solve homogene-
ous linear differential equation, then modify the constant of
tpe equation and we obtain:

y+ay =Ham o (7)

Optimising above solution we can find parameters that
strongest decrease tremor of the patient without unneces-
sary pressing on the patient limb. Also scoring zero of the
derivative we can find values of the time t where the vibra-
tions are highest but they should not exceed the maximal
ones.

This is also other reason of the elimination of the har-
monic factor. We can find viscous moderator characterising
with different viscosity for instance programmed one. We
can use suitable magnetic liquids that can make the pro-
grammed massage effecting in decrease of the tremor.

Finally we show the full solution of the equation together
with harmonic factor accordina to Kamke procedure:

. A= g +dy >0
20 4
x(®) A_I-[Bsm @l

&

I F=—-dy— 5 >0

u—t) ,?1
h—(f — u)dh
s 2( 1)l ®)

t 1 "
20 = [ [Bein @le-we?  du ©)
“l — ]4.4}) - a-z
#(©) = [ [Bsin atlt-we?  du (10)

Thus we obtain full solution of the problem of stabiliser
of the patient lot tremor. Equation contains the constants
(B, w) that depend on the patient conditions exclusively.
Needed data can be collected from observation measure-
ments. Parameter 3 belongs to steering parameters of the
viscous damping that is calculating on the mass unit of
device (m) and is selected depending on the values of the
parameter B and w.

Considering the application question of the problem,
authors have the apparatus analysing the characteristic
parameters of the tremor. The optimal help for the mitiga-
tion of the diseases patient indisposition will allow on the
usage harmonic as well as viscous elements described by
an equation (1).

Conclusions

1. Proposed model first of all allows the selection of pa-
rameters for the construction of the device helping for the
mitigation of the diseases patient indisposition of the PD
tremor.

2. Managing system including steering and controlling
activities will be realised by the optimal selection of the
parameters of mechanical elements ensuring comfort for
life movement of the ill patient.
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Streszczenie

W artykule zaprezentowano wyniki badan polie-
tylenu wysokiej gestosci (HD PE), modyfikowanego
przy uzyciu poli(kwasu asparaginowego) (PAA).
Analizie poddano wptyw modyfikatora na wiasciwo-
Sci fizyko-mechaniczne HD PE. Zbadano réowniez
zZmiane tych witasciwosci po degradacji w roztworze
soli fizjologicznej.

Stowa kluczowe: poli(kwas asparaginowy),
polietylen wysokiej gestosci, wtasciwosci fizyko—me-
chaniczne.

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 52-54]

Wprowadzenie

Najpowszechniej stosowanym materiatem na implanty
twarde, a szczegdlnie endoprotezy stawu biodrowego jest
polietylen wysokiej gestosci (HD PE). Materiaty stosowane
do produkc;ji implantéw ortopedycznych, gtéwnie panewek
stawowych sg poddawane duzym obcigzeniom, dlatego
tez powinny charakteryzowaé¢ sie duzg wytrzymatoscig
mechaniczng.

Wsrod zalet HD PE mozna wyr6zni¢ wysoka trwatosé
mechaniczna, dobrg biozgodnos¢, odpornos¢ na biode-
gradacje oraz niska cene [1,2]. Niestety posiada takze kilka
wad, ktdre ujawniajg sie po dtuzszym czasie eksploatacji w
ciele ludzkim, takich jak mata odpornosc¢ na $cieranie, ztusz-
czanie, rozwarstwianie sztucznych endoprotez i szkodliwy
wplyw produktéw tribologicznych (mikroczasteczek PE) na
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Abstract

This paper presents the results of studies on the
high density polyethylene HDPE, modified using
poly(aspartic acid). The influence of modifier on the
HDPE physico - mechanical properties was investiga-
ted. These properties were also analyzed after degra-
dation in physiological sodium chloride solution.

Keywords: poly(aspartic acid), high density po-
lyethylene, physico-mechanical properties.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 52-54]

Introduction

The most commonly used material to produce orthopedic
implants, especially endoprothesis of hip-joint is high den-
sity polyethylene HDPE. Materials used for production of
orthopedic implants, mainly pelvic joints, are exposed to
high loud, so they must be characterized by high mechani-
cal resistance.

Its advantage is high mechanical durability, good bio-
logical toleration, biodegradability resistance and low price
[1,2]. Unfortunately, there are also some disadvantages
which appear after long time exploitation in a human body;,
such as excessively fast wearing of an element, flaking off,
separating of artificial endoprothesis and harmful influence
of tribologic products (microparticles of PE) on a human
body. Despite wide research a material indicating better
mechanical and biological properties has not been found
yet and HD PE is still used as a main element of an artificial
endoprothesis [3].



organizm ludzki. Mimo intensywnych badan nie znaleziono
jednak materiatu wykazujacego lepsze biologiczne i me-
chaniczne wiasciwosci, a HD PE jest nadal uzywany jako
gtéwny element sztucznych endoprotez [3].

Obecnie badania skupione sg na otrzymaniu biokompo-
zytéw, ztozonych z dwdch czesci — inertnej i bioaktywnej.
Czes¢ bioaktywna umozliwia stabilizacje i przyjecie sztucz-
nej tkanki po zaimplantowaniu. Oczekuje sie, ze homo-
i kopolimery kwasu asparaginowego mogg by¢ uzyte jako
czes¢ bioaktywna. Poli(kwas asparaginowy) ugruntowat
sobie znaczng pozycje w dziedzinie inzynierii medycznej,
dzieki swojej nietoksycznosci i biodegradowalnosci do
aminokwasow [4].

Materialy i metody

W badaniach uzyto polietylenu wysokiej gestosci
(HD PE 6000B, Tiszai Vegyi Kombinat Nyrt. (TVK Nyrt.)
Tiszaujvaros, Wegry) oraz poli(kwasu asparaginowego)
(PAA, otrzymanego metodg opracowang przez autoréw,
w warunkach promieniowania mikrofalowego). Przepro-
wadzono modyfikacje HD PE, stosujgc w tym celu PAA
w ilosciach 2 i 4%. PAA naniesiono na HD PE metodg
spudrowania” w miynie kulowym (Lodzkie Zaktady Budowy
Maszyn P.T. moc silnika 0,4 kW), a nastepnie sktadniki
poddano przetwarzaniu metodg formowania wtryskowego
(wtryskarka POMAR, Zywiec, typ Wh-30Ap, cisnienie wiry-
sku 40 MPA, temperatura procesu 215-248°C).

Wiasciwosci fizyko—mechaniczne zmodyfikowanego
HD PE zostaty okreslone przy uzyciu nastepujacych apa-
ratow:

» Twardos$¢ (metoda Rockwella), zgodnie z polskg norma PN
—93/C - 89030/02 — twardosciomierz Zwick 3106

« Scieralno$é, zgodnie z polska normag PN — 69/C — 89081
— aparat Shoppera Typ APGi

» Badanie wytrzymatosci przy statycznym obcigzeniu, zgod-
nie z polskg normg PN — 81/C — 89034 — Zwick 1445

» Udarnos¢, w oparciu o polskg norme PN — 68/C-89028
— aparat typu Dynstat.

Wyniki i dyskusja

Wyniki analizy wtasciwosci fizyko—mechanicznych sg
przedstawione w TABELI 1.

Badania wskazujg, ze wszystkie otrzymane probki
charakteryzowaty sie wzrostem twardosci i odpornosci na
Scieranie oraz niewielkim obnizeniem wytrzymatosci i udar-
nosci, w poréwnaniu do czystego polietylenu.

Degradacja zmodyfikowanego polietylenu

Ze wzgledu na duza biodegradowalnosé¢ poli(kwasu
asparaginowego), przeprowadzono degradacje prébek mo-
dyfikowanego polietylenu. Prébki utrzymywano w roztworze
soli fizjologicznej NaCl w temperaturze 70°C przez 37 dni.
Nastepnie dokonano oceny zmiany wtasciwosci fizyko — me-
chanicznych i stopnia degradacji, za pomoca pomiaru pH
roztworu soli fizjologicznej NaCl w czasie trwania inkubaciji
(zgodnie z PN-89/C-04963) oraz pomiaru ubytku masy.

Udarnos¢/
Notched Im-
pact Strenght
[kd/m?]

Twardos¢/

Hardness
[MPa]

Probka/Sample

Scieralnosé/
Abrasion
Resistance
[mm?3/m]

Currently the research focuses on obtaining biocompos-
ites, made of two parts- inert and bioactive. The bioactive
part enables stabilization and acceptation of an artificial
tissue after implantation and contributes to the treatment.
It is expected that homo- and copolymers of aspartic acid
could be used as the bioactive part. Owing to its toxicity
and biodegradability to amino acids, poly(aspartic acid)
has already established its position in the field of medical
engineering [4].

Materials and methods

High density polyethylene (HD PE 6000B, Tiszai Vegyi
Kombinat Nyrt. (TVK Nyrt.) Tiszaujvaros, Hungary) and
poly(aspartic acid) (PAA, synthesized by own authors’
method under microwave irradiation [5]) have been used in
experiments. Modifications of HD PE using PAA in amount
of 2 and 4 mass% were carried out. PAA was combined
with granulated polyethylene by “powder” method in ball
mill (Lodzkie Zaktady Budowy maszyn P.T., motor power 0,4
kW), and then the components were processed by injection
method (injection machine POMAR, Zywiec, type Wh-30Ap,
pressure 40 MPA, temperature process 215-248°C).

Physico — mechanical properties of modified HD PE were
evaluated using following apparatus:

* Hardness (method of Rocquell), according to Polish Stand-
ard PN — 93/C — 89030/02 —Hardness Tester Zwick 3106
 Abrasion resistance according to Polish Standard PN
— 69/C — 89081 — Shopper Type APGi

« Static tensile tests, according to Polish Standard PN —81/C
— 89034 — Zwick 1445

» Notched Impact Strenght, according to Polish Standard
PN — 68/C-89028 — apparatus type Dynstat.

Results and discussions

The results of physico — mechanical analyses are shown
in TABLE 1.

The experiments have indicated that all samples were
characterised by increase of hardness and abrasion resist-
ance and a small decrease of durability and impact strenght
comparing to pure polyethylene.

Degradation of modified polyethylene

As poly(aspartic acid) degrades easily, analyses of modi-
fied polyethylene samples under degradations condition
were carried out. The samples were kept to physiological
NaCl solution at 70°C for 37 days. Then, the physico-me-
chanical analyses were performed, also the degradation
degree with using pH measurements of physiological NaCl
solution during the incubation (according to PN-89/C-04963)
and the mass loss were considered. The results are shown
in TABLE 2 and FIGURE 1.

In spite of that after 37 days of incubation abrasion resist-
ance of analyzed samples has decreased by it value was
still higher than those of polyethylene without modifications.
Durability of material has increased, what may be caused
by specific structure of modifier, containing imide rings.

Wydtuzenie
przy zerwaniu/
Elongation
at Break
[%]

Modut Younga/
Young
Module
[MPa]

Wytrzymatosé na
rozcigganie/
Static tensile tests
[MPa]

HD PE 37,01 6,46 0,207 21,74 14,50 43,87
| B PE + 2% PAA 38,48 6,04 0,097 25,92 13,90 38,50 I
Ilc] PE+4%pPAA 38,18 5,82 0,127 2553 12,45 30,10 ||

TABELA 1. Wiasciwosci fizyko—mechaniczne HD PE modyfikowanego PAA.
TABLE 1. Physico—-mechanical properties of HD PE modified PAA.
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Udarnosé/
Notched Im-
pact Strenght
[kd/m?]

Twardos¢/
Hardness
[MPa]

Probka/Sample

Scieralnosé/
Abrasion Resistance
[mm3/m]

Wytrzymato$¢ na
rozcigganie/
Static tensile tests
[MPa]

Modut Younga/

Wydtuzenie przy
zerwaniu/
Elongation

at Break [%]

A HD PE 40,04 6,42 0,187 22,04 14,50 33,74
|[B PE + 2% PAA 40,71 6,09 0,056 25,53 13,14 38,25 ||
llc] PE+4%PAA 40,36 5,72 0,074 25,23 13,51 29,87 Il

TABELA 2. Wtasciwosci fizyko — mechaniczne HD PE modyfikowanego PAA po 37 dniach degradacji.
TABLE 2. Physico — mechanical properties of HD PE modified PAA after 37 days of incubation.

Notched impact strenght

was practically invarai-

ble for pure and modified

HD PE after incubation.
High addition of modi-

fier caused appearing

of defects in the polymer

Wyniki zaprezentowane sg w TABELI 2 i na ===
RYSUNKU 1. —_

Po 37 dniach degradacji odpornos¢ na % —
$cieranie badanych prébek ulegta obnizeniu, | £ 0.030
ale nadal warto$c¢ ta byta wyzsza niz dla czy- § 4 opas
stego polietylenu. Wzrosta natomiast twardosé | & Soa
materiatu, co spowodowane jest specyficzng | =
budowa modyfikatora zawierajgcego pier- E 0.015
Scienie piecioczionowe. Udarnos¢ z karbem § & o.in
zarowno czystego, jak i modyfikowanego HD é‘ 0005
PE pozostaly praktycznie niezmienne. Duzy
dodatek modyfikatora powoduje pojawienie CL000
sie defektéw w strukturze polimeru oraz po-
gorszenie stabilnosci termiczne;.

structure and worsening
of thermal properties.
The pH measure-
ments of physiological
NaCl solution have indi-
cated that after 48 hours
of incubation the value of

ar

czas, time [dni, days]

Pomiar pH roztworu soli fizjologicznej wska-
zuje, ze po 48 godzinach inkubacji wartos¢ pH
zmienia sie z okoto 7 do 3. W tym czasie liczne
produkty degradacji, prawdopodobnie oligome-
ry, przechodza do roztworu soli fizjologiczne;j.
Pozniej, w czasie nastepnych 35 dni warto$¢
pH zmniejsza sie znacznie wolnie;j.

Po 37 dniach testéw in vitro zaobserwowano ubytek
masy wszystkich prébek. Jest to wynikiem migracji sSrodka
modyfikujacego (PAA) lub przejscia do roztworu produktow
jego rozktadu. Najwiekszy ubytek masy wykazata probka
zawierajgca 4% PAA.

Produkty degradacji zostaty scharakteryzowane metoda-
mi FTIR i '"H NMR, ktore to wykazaty, ze cykliczny poliimid
ulegt w czasie inkubacji hydrolizie do liniowego poli(kwasu
asparaginowego) i oligomerow.

Whioski

Polietylen modyfikowany PAA charakteryzuje sie popra-
wa wiasciwosci fizyko — mechanicznych w poréwnaniu do
czystego polietylenu, a zwtaszcza twardosci i odpornosci na
Scieranie. Najwiekszy wzrost twardosci wykazuje polietylen
zawierajacy 2% PAA. Wytrzymatos¢ zmniejsza sie (analiza
wytrzymatosci przy statycznym obcigzeniu) lub wzrasta
nieznacznie (moduty Younga) po inkubacji w roztworze soli
fizjologicznej.

W warunkach in vitro zaobserwowano degradacje $rodka
modyfikujacego i migracje produktow jego rozktadu w giab
roztworu soli fizjologicznej. Badania FTIR i '"H NMR wyka-
zaty, ze cykliczny poliimid ulegt w czasie inkubacji hydrolizie
do liniowych oligomeréw.

Z przeprowadzonych badan wynika, ze najwieksze
nadzieje na potencjalne zastosowanie w dziedzinie im-
plantologii rokuje polietylen z dodatkiem 2% PAA. Mozna
oczekiwag, ze poli(kwas asparaginowy) znajdzie praktyczne
zastosowanie ze wzgledu na zdolno$¢ obnizania Scieralno-
$ci oraz biokompatybilno$¢ (nie zachodzg szkodliwe reakcje
w zewnetrznej warstwie endoprotezy).
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RYS.1. Ubytek masy probek po 37 dniach
inkubacji w 0,9% NaCl.

FIG.1. Mass loss of samples after 37 days
incubation into 0,9% NaCl.

pH change from about 7
to 3. During this time the
most abundant degrada-
tion products, probably
oligomers, were passed
through into solution.
Later, in the next 35 days the value of pH decreased much
slower.

After 37 days in vitro tests mass loss of all samples was
observed. It was a result of mowing into solution of some
decomposition products or migration of a modifying agent
(PAA). The highest mass loss were observed in case of
sample containing 4% of PAA.

The products of degradation were characterized by FTIR
and 'H NMR analyses, which have shown that cyclic poly-
imide undergo hydrolysis to form linear poly(aspartic acid)
and oligomers in the time of incubation.

Conclusions

Polyethylene modified of PAA characterised by increase
of physico — mechanical properties, especially hardness
and abrasion resistance comparing to pure polyethylene.
The highest values of hardness and abrasion resistance
displays polyethylene containing 2% of PAA. Durability
decreases (static tensile tests) or increases insignificantly
(Young Modulus) after incubation.

Under in vitro conditions degradation of modification
agent and migration of its products into physiological NaCl
solution was observed. The FTIR and '"H NMR analyses
have been showed that cyclic polyimide is hydrolyzed to
form linears oligomers in the time of incubation.

For the research performed it can be calculated that,
the best prognosis for potential material of implantation
purposes shows polyethylene with 2% of PAA. It can be
expected, that poly(aspartic acid) may find application in
treatments by lowering both abrasion and, due its biocom-
patibility, harmful bioreactions at the endoprotesis outer
layer did not no occure.
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Wstep

Stabilizacja $srubami transpedikularnymi jest powszech-
nie stosowana w leczeniu zmian chorobowych oraz urazéw
kregostupa. Systemy stabilizacji transpedikularnej podlegaja
modyfikacjg zmierzajacym do uzyskania optymalnych wa-
runkow ich wspotpracy z leczonym odcinkiem kregostupa.
Pomimo wieloletniego doswiadczenia i wiedzy zespotoéw
chirurgicznych, wprowadzenie implantéw do kregostupa
inicjuje wiele probleméw natury klinicznej oraz biomecha-
nicznej [1,2,3,4]. Powiktania, jakie mogg powstawac¢ w
trakcie eksploataciji stabilizatoréw to miedzy innymi: zgiecie
lub ztamanie sruby, wyrwanie $ruby z kregu, ztamanie pe-
dikulum, obluzowanie $ruby w nasadzie tuku oraz ,ptuzenie”
konca sruby w trzonie czesto potgczone z obluzowaniem
w nasadzie tuku [5]. Zmiany takie prowadzg do pojawienia
sie wtornej destabilizacji i utraty korekcji kregostupa. Mimo
wielu problemoéw stabilizacja metodg transpedikularng ma
przewage nad innymi technikami stabilizacji. Spowodowane
jest to o wiele korzystniejszymi warunkami biomechanicz-
nymi zakotwiczenia wkretow niz na przyktad hakéw, przez
co osigga sie krotszg (nawet dwusegmentowa) i pewniejsza
stabilizacje. Dodatkowo, nie bez znaczenia dla wczesnej
rehabilitacji, jest ograniczony do minimum czas unieru-
chomienia pacjenta w t6zku (od 3-5 dni od wykonanego
zabiegu) [6].

Okreslenie zaleznos$ci pomiedzy geometrig $ruby a
pedikulum kregu, mogtoby stanowi¢ cenne ,narzedzie” do
szybkiego i poprawnego doboru sruby do kregu w trakcie
planowania i realizowania zabiegu przy zastosowaniu sta-
bilizacji transpedikularne;.

Celem prezentowanej pracy byto okreslenie zaleznosci
pomiedzy wybranymi cechami geometrycznymi srub tran-
spedikularnych, pedikulum kregu a wartoscig sity wyrywa-
jacej srube z kregu.

Materiat i metoda

Badaniom poddano 7 konstrukcji srub transpedikular-
nych réznigcych sie geometrig oraz materiatem, z ktérego
zostaly wykonane (RYS.1). W pracy analizowano wplyw
nastepujacych parametréw zwigzanych z geometrig Srub
transpedikularnych na warto$¢ sity wyrywajacej: (i) dtugosé
czesci gwintowanej sruby transpedikularnej L, (ii) ksztatt
rdzenia $ruby (walcowy, stozkowy), (iii) stosunek $rednicy
Sruby do $rednicy pedikulum ds/dp.

Badania wykonano na preparatach sekcyjnych kregow
kregostupa ludzkiego. Analize przeprowadzono na 20 kre-
gach w tym 11 kregéw pochodzito z odcinka piersiowego
kregostupa a 9 kregéw z odcinka ledzwiowego. Do wypre-
parowanych kregéw zaimplantowano badane Sruby transpe-
dikularne (RYS.2a). Implantacji dokonywat lekarz specjalista
zgodnie z procedurami obowigzujacymi dla danych srub.
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Introduction

Transpedicular screws stabilisation is commonly used in
the treatment of pathological changes and injuries of spine.
Systems of transpedicular stabilisation undergo modifica-
tions aiming at obtaining optimum conditions of co-operation
between them and the treated part of the spine. Regardless
of many years of experience and the knowledge of surgeon
teams, the insertion of implants to the spine initiates numer-
ous problems of clinical and biomechanical nature [1,2,3,4].
The complications may arise during the implantation (vessel
and neurological damages, wrong screw settling, insufficient
correction and stabilisation), or in the post operation period.
Complications which emerge during the exploitation of
stabilisers comprises among others the following: bending
or breaking screws, pulling out a screw out of the vertebra,
breaking the pediculum, loosening screws at the vertebral
pedicle and “ploughing-in” of the screw end in the shaft
often accompanied by loosening at the vertebral pedicle
[5]. Such changes lead to secondary destabilisation and
losing spine correction. Although problems connected with
transpendicular stabilisation are numerous, this method still
has advantage over other stabilisation techniques. This is
the effect of much more beneficial biomechanical conditions
of screw anchoring than in the case of hooks, due to this
the achieved stabilisation is shorter (even two-segmental)
and more reliable. Additionally the time when a patient is
immobile in bed is limited to minimum (3-5 days after the op-
eration) which is very important in early rehabilitation [6].

Defining the correlation between screw geometry and
vertebra pediculum could make a valuable ,tool” for fast
and appropriate screw selection when planning and per-
forming the operation in which transpedicular stabilisation
is applied.

The aim of this experimental research was conducted,
the purpose of the research was defining the dependence
between selected geometric characteristics of transpedicular
screws, vertebra pediculum and the value of force pull-out
a screw from a vertebra.

Material and method

The research was conducted on 7 types of transpedicular
screws differing in geometry and material they were made of.
The presented work analyse the influence of the following
parameters on connected with transpedicular screws geom-
etry on the value of pull out force: (i) length of the threaded
part of transpedicular screw L (40mm, 30mm, 20mm), (ii)
shape of screw crew (cylindrical, conic), (iii) screw diameter
to pediculum diameter ratio ds/dp.

The research was conducted on vertebrae section
preparation of human spine vertebrae. The analysis was
carried out on 20 vertebrae, where 11 vertebrae came from
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Screw designation L [mm]

d, [mm]

Screw type

Material

6,6 cylindrical 316L
W2 30 4,8 cylindrical 316L
W3 20 4,8 cylindrical 316L
W4 20 6,6 cylindrical 316L
W5 40 6,6 cylindrical Ti6AI4V
S1 40 7,6/4,5 conical Ti6AI4V
S2 30 5,5/4,0 conical Ti6AI4V

RYS.1. Przykiad analizowanych srub i parametry geometryczne.
FIG.1. Picture of analysed transpedicular screws and analysed parameters.

Dla wszystkich kre-
gow przeprowadzono
analize rentgenowska,
(zdjecia Rtg) zaréw-
no przed wprowadze-
niem srub transpe-
dikularnych jak i po
ich zamocowaniu. Na
podstawie zdje¢ Rtg
wyznaczano réwniez
stosunek $rednicy
Sruby do $rednicy
pedikulum (dJ/d,)-
RYS.2b. Kregi wraz
z zaimplantowanymi
srubami transpediku-
larnymi mocowano
w specjalnie do tego
celu zaprojektowanym
uchwycie. Konstruk-
cja uchwytu zaopatrzonego w przegub kulowy zapewniata
zgodno$¢ kierunku zadanego obcigzenia z kierunkiem osi
Sruby transpedikularnej. Badania prowadzono na maszynie
wytrzymatosciowej MTS MiniBionix 858. Test na wyrywanie
polegat na obcigzeniu zaimpantowanej sruby transpediku-
larnej sitg dziatajgcg w kierunku pokrywajgcym sie z osig,
Sruby. Predko$¢ obcigzania wynosita 50 N/s. We wszystkich
przypadkach préba prowadzona byta do momentu wyrwania
Sruby z kregu.

Wyniki i dyskusja

Na podstawie przeprowadzonych testéw dla kazdej z
badanych Srub otrzymano przebieg zmiany sity dziatajgcej
na srube w funkcji jej przemieszczenia. Site wyrywajaca P,

RYS.2. Zdjecie kregu z wprowadzonymi srubami
transpedikularnymi (a), schemat osadzenia Sruby
oraz analizowane parametry geometryczne (b),
schemat ukladu mocujacego do wyrywania srub
transpedikularnych z kregu (c).

FIG.2. Picture of vertebra with transpedicular
screw (a), schema of inserting screw in vertebra
and geometrical parameters (b), schema of set up
extraction of transpedicular screw (c).

thoracic part of the spine, and 9 vertebrae
came from the lumbar part. Transpedicular
screws were implanted in prepared verte-
brae (RYS.2a). The implantation was car-
ried out by a physician — a specialist — in
accordance with procedures binding for
particular screw types.

Roentgenographic analysis was con-
ducted for all vertebrae (Rtg pictures) both
before the insertion of transpedicular screws
(to eliminate degeneration and pathological
changes) and after the screws settlement
(to determine implant insertion correctness).
On the basis of Rtg pictures the screw
diameter ratio to pediculum diameter was
determined (d /d,)-FIG.2b.

Vertebrae with implanted transpedicular
screws were settled in a set up specially
designed for this purpose. The set up con-
struction, with cup-and-ball joint, assured
the consistency of the direction of the
determined load with the direction of tarnspedicular screw
axis. The research was performed using testing machine
(MTS MiniBionix 858). Pull-out test consisted in loading
the implanted transpedicular screw with force acting in the
direction consistent with the screw axis. Load velocity made
50N/s. In all cases the test was continued until the screw
was pulled out of the vertebra.

Results and discussion

On the basis of the conducted tests, force change
course of the force acting on a screw in the function of its
displacement was obtained for each of the tested screws.
The pulling out force P,, was defined as maximum force
value registered during the test. FIG.3 presents average

Screw designation n P IN] (SD [N]) dg/d. (SD) =
1600
W1 6 1218 (192,3) 0,78 (0,11) o
w2 6 944 (228,8) 0,71 (0,15) 1200
w3 6 619 (146,8) 0,69 (0,04) = 100
g s
W4 5 762 (233,6) 0,76 (0,08)
el
W5 6 1487 (128,9) 0,80 (0,03 e
S1 5 1565 (181,3) 0,79 (0,06) 20
|:| -
S2 6 1365 (230,4) 0,76 (0,09) O S S S

RYS.3. Zestawienie srednich wartosci sity wyrywajacej P,, dla badanych srub transpedikularnych.
FIG.3. Average value of pull-out force for investigated screws.
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zdefiniowano jako maksymalng wartos$¢ sity zarejestrowang
podczas testu. Na RYS.3 przedstawiono srednie wartosci
sity wyrywajacej dla badanych srub transpedikularnych oraz
ich graficzng ilustracje. Przeprowadzone badania wykazaty,
ze dlugosc¢ czesci gwintowanej sruby pozwala na uzyskanie
znaczacego wzrostu wartosci sity wyrywajacej. Poréwnujac
na przyktad srednie wartosci sit dla srub W1 i W4 mozna
stwierdzi¢, ze zwigkszenie dtugosci czesci gwintowanej
o 1/2 generuje wzrost $redniej wartosci sity Py, 0 37,4%.
Srednica nominalna gwintu ds jest kolejnym parametrem,
ktory stwarza mozliwos¢ uzyskania wyzszych wartosci sity
PW. Poréwnujac wyniki uzyskane dla srub W3 i W4, moz-
na stwierdzi¢, ze zwigkszajac $rednice z dg=4,8mm (W3)
do wartosci dg=6,6mm (W4) uzyskuje sie wzrost wartosci
Sredniej sity wyrywajacej P, 0 18,8%.

Podsumowanie

Przeprowadzone badania wykazaty, ze parametry cha-
rakteryzujace geometrie Sruby transpedikularnej, tj. dtugosé
czesci gwintowanej, srednica nominalna gwintu oraz ksztatt
rdzenia Sruby w sposob istotny wptywajg na wartosé sity
potrzebnej do ich wyrwania sruby z kregu. Okreslenie trwa-
tosci potaczenia sruby transpedikularnej z kregiem stwarza
mozliwo$¢ odpowiedniego doboru parametréw mechanicz-
nych (w szczegdlnosci sztywnosci) pozostatych elementow
tworzacych konstrukcje stabilizatora transpedikularnego.
Uwzgledniajac dane dotyczgce wartosci sity, jaka powoduje
wyrwanie sruby konstruktor moze tak dobraé sztywnosci
innych elementéw konstrukcyjnych stabilizatora, aby
w warunkach eksploatacyjnych, tj. wykonywania codzien-
nych czynnosci nie doszto do przekroczenia tych sit.
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pulling out force values for the tested transpedicular screws.

The conducted research showed that the length of the @ @ @ @ @ ® ©

threaded part of the screw allows to obtain material growth
in pulling out force value.

For example, comparing average force values for screws
W1 and W4 differing in the length of the threaded part, we
can claim that the increase of this parameter by 1/2 gener-
ates the increase of average force value P, by 37,4%. The
value of the nominal diameter of the thread is connected
with another parameter which was also analysed during
the research. Comparing the nominal diameter of the
thread values for screws W3 and W4, we can observed
that increasing the diameter from d4s=4,8mm (W3) to value
ds=6,6mm we obtained grow average value of pulling out
force by 18,8%.

Conclusions

The conducted research indicate that the parameters
characterising transpedicular screw geometry, i.e. threaded
part length, nominal diameter of the screw thread and the
shape of screw thread have very essential influence on
the value of the force pulling srews out of vertebrae. Defin-
ing the durability of transpedicular screw connection with
a vertebra makes it possible to select appropriate mechani-
cal parameters (rigidity in particular) and other elements
which create the construction of transpedicular stabiliser.
Taking into consideration the values of force which cause
pull out of the screw, the constructor may select the rigidity
of other construction elements of the stabiliser in such a way
so as not to exceed these forces in exploitation conditions,
i.e. everyday activity.
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Streszczenie

Podtoza ze stopu Ti6Al4V azotowane i nieazotowa-
ne zostaty pokryte podpowtokg krzemianowo-tytanowg
metodg zol-zel, a nastepnie powtokg hydroksyapaty-
towgq metodg elektroforezy. Gotowe prébki poddano
termostatowaniu w sztucznym osoczu.

Na podstawie badan spektroskopowych w pod-
czerwieni (FTIR), rentgenowskich, z zastosowaniem
statego, niskiego kata padania (GID) oraz skaningowej
mikroskopii elektronowq (SEM) skorelowanej z mi-
kroanalizg rentgenowskg (EDS) poréwnano powtoki
pod katem ich krystaliczno$ci oraz sktadu fazowego.
Badania przed i po termostatowaniu w SBF umoZliwity
wytypowanie powtok o potencjalnych najkorzystniej-
szych wtasciwosciach bioaktywnych.

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 58-61]

Wstep

Najczesciej stosowanymi biomateriatami implantacyjnymi
sg polimery, materiaty ceramiczne, weglowe oraz metalicz-
ne. Projektowanie swoistych biokompozytéw, wykorzystuja-
ce pofaczenie zalet poszczegdlnych grup materiatéw, przy
réwnoczesnej minimalizacji ich wad stanowi wyzwanie dla
nowoczesnej inzynierii materiatlowej. Materiaty metaliczne
znalazty zastosowanie w implantologii ze wzgledu na swg
wytrzymatos¢, odpornos¢ na scieranie, odpowiednie wiasci-
wosci elektryczne oraz fatwos$¢ formowania. W potaczeniu z
biotolerancjg i bardzo dobrg biozgodnoscig z tkankg kostng,
bioceramiki, pozwalajg stworzy¢ kompozyty o cennych
wiasciwosciach.

Materialy ceramiczne w zaleznosci od formy wystepo-
wania, mogg posiada¢ zdolnos¢ tworzenia naturalnego
pofaczenia z zywg tkanka i przerastania nig (ceramika
porowata) lub tworzenia miedzyfazowego potaczenia
wszczepu z tkanka kostng poprzez formowania biologicznie
aktywnego hydroksyapatytu na powierzchni. Oba powyzsze
zjawiska sg pozadane i mozliwe w przypadku implantéw
metalicznych, pokrytych warstwg ceramiczng. Naktada-
nie powtok ceramicznych jest mozliwe m.in. metodami
niskotemperaturowymi takimi jak zol-zel lub elektroforeza.
Powierzchnie, na ktérych w wyniku termostatowania w
sztucznym osoczu narasta apatyt, mozna traktowac jako
potencjalnie bioaktywne.

Czes¢ doswiadczalna

Podtoze metaliczne wszystkich probek stanowit stop
tytanu Ti6AI4V lub ten sam stop poddany wczesniej azoto-

APATITE LAYERS ON THE
TIGAL4V AND NITRIDED TI6AL4V
BASE
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Abstract

The Ti6Al4V and nitrided Ti6Al4V bases have
been covered by titanium-silica underlayer, using
sol-gel method and by hydroxyapatite layer using
electrophoresis method. The obtained samples have
been soaked in simulated body fluid (SBF).

On the ground of infrared spectroscopy, X-ray (GID
technique) and scanning electron microscopy (SEM)
with X-ray microanalysis (EDS) measurements ana-
lysis the layers have been compared from the point
of view of crystallinity and phase composition. The
analysis of results before and after SBF soaking made
it possible to select the layers of the most advisable
potential bioactive properties.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 58-61]

Introduction

Polymers, ceramic materials, carbon and metals are the
most frequent used implant materials. Specific biocompos-
ite planning, using the compilation of different materials
groups quality, taking into account failings minimization, is
the big challenge for the present-day materials engineering.
Metallic materials are applied in implantology considering
their strength, resistance, proper electric properties and
formation ease. Together with biotolerance and very good
bioagreement with bone tissue of bioceramics they make
chance to project the composites of very valuable properties.
Ceramics materials, according to their form of existence,
can have abilities to produce the natural combination with
the alive tissue (porous materials) or to form biological ac-
tive hydroxyapatite on their surface. Both processes are
advisable and possible in case of metallic implants covered
by ceramics layer. Covering of the ceramics layer can be
realised using low-temperature way such as electrophoresis
or sol-gel method. The surface, where the growth of apatite
during SBF soaking is observed, can be treated as poten-
tially bioactive one.

Experimental

Titanium alloy Ti6AI4V as well as the same alloy after
nitrification process was the base of all samples. The
part of alloy was initially annealed during 2h at 700°C and
subsequently nitride under a glow discharge during 4h
at 850-900°C in nitrogen atmosphere with a pressure of
3-4hPa [1]. The thickness of the nitride layer, composed of
TiN+Ti,N+dTi(N), varied between 130-200um.

The modified nitride layer is a barrier preventing the
migration of alloy elements from the base to the biological
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Prébka /
Opis / Description

Sample

Ne prébka o podtozu nieazotkowanym, powtoka HAp (elektroforeza) / sample on the Ti6AI4V base, HAp layer (electrophoresis)

Npe prébka o podfozu nieazotkowanym, podpowtoka Si-Ti, powloka HAp (elektroforeza)/ sample on theTi6AI4V base, Si-Ti underlayer, HAp layer (electrophoresis)
Ae prébka o podfozu azotkowanym, powtoka HAp (elektroforeza) / sample on the nitrided base, HAp layer (electrophoresis)

Ape prébka o podtozu azotkowanym, podpowtoka Si-Ti, powtoka HAp (elektroforeza) / sample on the nitrided base, Si-Ti underlayer, HAp layer (electrophoresis)
tNe probka Ne po termostatowaniu w SBF / sample Ne after SBF soaking

tNpe prébka Npe po termostatowaniu w SBF / sample Npe after SBF soaking

tAe prébka Ae po termostatowaniu w SBF / sample Ae after SBF soaking

tApe prébka Ape po termostatowaniu w SBF / sample Ape after SBF soaking

TABELA 1. Zestawienie typow probek z powtoka apatytowa.

TABLE 1. Types of samples with apatite layer.

waniu. Azotowaniu probek przeprowadzono w warunkach
wyftadowania jarzeniowego [1], po uprzednim ich wyZarzeniu
w temperaturze 700°C w ciggu 2 godzin. Proces zostat prze-
prowadzony w czasie 4 godzin w atmosferze czystego azo-
tu, przy cisnieniach z przedziatu 3-4hPa, w temperaturach
850°C i 900°C. Grubos¢ wytworzonej warstwy azotkowej,
o ztozonej mikrostrukturze, TiN+Ti,N+daTi(N) zawiera sie
pomiedzy 130-200um.

Zmodyfikowana powierzchnia zapobiega mozliwosci
przechodzenia pierwiastkébw wchodzacych w skfad pod-
toza do otaczajgcego $rodowiska biologicznego. Ponadto
uzyskana zostaje poprawa odpornoéci stopu Ti-6Al-4V na
zuzycie poprzez tarcie [2].

Naktadanie podpowtok poprzedzono odttuszczaniem
w acetonie, a nastepnie w alkoholu etylowym absolutnym
i trawieniem w HF. Podpowtoki krzemianowo-tytanowe
naktadano metodg zol-zel z zolu, przygotowanego z al-
koholowego roztworu (SiOC,H;), oraz Ti(OCH,CH,CHy,),.
W wyniku przeprowadzonych préb za optymalne warunki
naktadania podpowtoki przyjeto dwukrotne wynurzanie z
miedzyoperacyjnym suszeniem, a nastepnie wygrzewanie
w atmosferze argonu w temperaturze 500°C.

Powtoki apatytowe nanoszono metoda elektroforezy
z zawiesiny alkoholowej hydroksyapatytu (firmy Aldrich)
stosujac napiecia z przedziatu 10-30V w czasie 10-30s. Po
wysuszeniu probki wygrzewano w temperach 500-750°C.

Termostatowanie probek prowadzono w syntetycznym
osoczu przez 30 dni w statej temperaturze wynoszacej 37°C,
wymieniajac co 7 dni roztwor SBF.

Przygotowane typy prébek zestawiono w TABELI 1.

Wszystkie probki poddano badaniom spektroskopowym
w podczerwieni (spektrometr fourierowski BioRad: MIR-
FTS60v,), rentgenowskim (dyfraktometr rentgenowski
X'Pert firmy Philips; promieniowanie monochromatyczne
CuKa, z wykorzystaniem zespotu optyki wigzki rownolegtej
(GID), w sktad ktérego wchodzg szczeliny Sollera oraz
monochromator na wigzce ugietej) i mikroanalizie rent-
genowskiej, potaczonej z mikroskopowymi obserwacjami
morfologii powierzchni (mikroskop skaningowy JSM-5400
JEOL z mikroanalizatorem rentgenowskim firmy LINK ISIS
seria 300).

Dyskusja wynikéw

Analiza dyfraktograméw otrzymanych technika GID,
dzieki wydtuzeniu drogi wigzki X w powtoce, pozwala na
stwierdzenie obecnosci warstwy apatytowej na wysoko-kry-
stalicznym podtozu metalicznym. Poréwnanie intensywnosci
reflekséw charakterystycznych dla apatytu hydroksylowego
wskazuje, ze osadzony apatyt jest fazg drobnokrystaliczng
lub prawie amorficzna. llo$¢ osadzonego apatytu jest wyraz-
nie wyzsza w przypadku wszystkich prébek z podpowtoka.
Poréwnanie dyfraktogramoéw analogicznych prébek przed i
po termostatowaniu wskazuje na wzrost grubosci warstwy
HAp po termostatowaniu (RYS.1i2) - na rentgenogramach

surroundings. It significantly improves a wear resistance of
titanium alloy [2].

Before underlayer depositing all the samples were treated
by acetone, ethyl absolute alcohol and HF to remove the
fat. Titanium-silica underlayers were deposited, using sol-
gel method. The sol was prepared using alcohol solution
of SiOC,H;), and Ti(OCH,CH,CH,),. The best conditions
of underlayer depositing, results from the series of experi-
ments, were fixed as: double dipping (separated by drying
in air) and heating in argon at 500°C.

Apatite layers were deposited using electrophoresis
method from ethanol hydroxyapatite (Aldrich co.) sus-
pension with 10-30V tension in 10-30s time. After drying
in air the samples were heated in argon in the range of
500-750°C.

The samples were soaked in simulated body fluid during
30 days in constant temperature (37°C) The SBF solution
was changed every 7 days.

The types of obtained samples are shown in TABLE 1.

The infrared spectroscopic measurements (fourier trans-
form BioRad: MIR-FTS60v spectrometer), X-ray diffraction
measurements (X-ray X Pert Philips diffractometer with
CuKamonochromatic radiation, GID technique with special
Soller slit and diffracted beam monochromator) and scan-
ning microscope measurements (FEI/Philips JSM-5400
JEOL with EDX-EDAX scanning microscope with X-ray
LINK ISIS 300 microanalyse detector) were performed for
all the samples before and after SBF soaking.

Results and discussion

The extension of the beam way in the layer in the GID
technique, enabled to detect the apatite layer on the high
crystalline metal base. The analyse of hydroxyapatite peaks
intensities showed that this phase is almost amorphous
or very low crystalline. The amount of deposited apatite
is surely higher for all samples with Ti-Si underlayer. The
comparison of X-ray patterns of samples before and after
SBF soaking indicated the growth of HAp layer thickness
after the SBF soaking process (FIG.1 and 2). The ratio of
metal base peaks intensity to apatite peaks intensity for the
samples after SBF soaking is lower — the base is screened
by HAp layer. The apatite origin from SBF soaking is more
amorphous than the one from electrophoresis. The com-
parison of layers on the Ti6AI4V and nitrided Ti6Al4V bases
showed the higher crystallinity of layer on nitride base but
the layer after SBF soaking is probably thinner (the presence
of peaks characteristic for titanic and nitride phase as well
as apatite phase).

The analysis of IR spectroscopic spectra (FIG. 3) con-
firms the results of X-ray measurements. Effective depositing
of apatite during electrophoresis is observed for all samples
with Ti-Si underlayer. The bands characteristic for the P-O
bond vibrations in apatite are more intensive in case of
samples after SBF soaking, what confirm the growth of HAp
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RYS.1. Dyfraktogram prébki o podtozu nieazotkowa-
nym przed termostatowaniem (Npe).

FIG.1. The X-ray pattern of Npe sample before SBF
soaking

prébek po termostatowaniu intensywnos$¢ reflekséw zwig-
zanych z podtozem w stosunku do intensywnosci reflekséw
charakterystycznych dla apatytu jest wyraznie nizsza, co
Swiadczy o ekranowaniu podtoza przez warstwe HAp. Apatyt
powstaty w trakcie termostatowania jest bardziej amorficzny
niz natozony elektroforetycznie. Poréwnanie powtok na pod-
tozach azotowanych i nieazotowanych wskazuje na wyzszg
krystalicznosc tych pierwszych, przy czym warstwa narosta
na podfozach azotowanych w trakcie termostatowania jest
najprawdopodobniej ciensza (na rentgenogramach obecne
sgq wyrazne refleksy zwigzane z podtozem —fazg tytanowg
i azotkowg oraz charakterystyczne dla apatytu).

Analiza widm spektroskopowych w podczerwieni (RYS. 3)
potwierdza wyniki badan rentgenograficznych. W proce-
sie elektroforezy apatyt osadza sie dobrze na wszystkich
prébkach z podpowtokg Si-Ti. Pasma zwigzane z drga-
niami P-O w apatycie sg wyraznie intensywniejsze dla
prébek po termostatowaniu, co potwierdza przyrost apatytu
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RYS.2. Dyfraktogram prébki o podtozu nieazotkowa-
nym po termostatowaniu (tNpe).

FIG.2. The X-ray pattern of tNpe sample after SBF
soaking.
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RYS.3. Widma probek z podpowtoka Si-Ti oraz po-
wloka osadzang elektroforetycznie (HAp w etanolu)
na azotkowanych i nieazotkowaych podtozach przed
i po termostatowaniu.

FIG.3. FTIR spectra of samples with apatite layer
(electrophoresis)before and after SBF soaking.
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RYS.4. Mikroanaliza rentgenowska probek przed i po termostatowaniu (Npe i tNpe).
FIG.4. EDS microanalysis of Npe and tNpe samples before and after SBF soaking.
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w $rodowisku SBF. Charakterystyczna ===
jest obecnosé na widmach pasm w
zakresie 1400-1470cm', wskazujaca =
na obecno$¢ w osadzonym apatycie
(zwtaszcza po termostatowaniu) pod- &
stawien weglanowych [3]. |

Przyktadowe wyniki mikroanalizy |8
rentgenowskiej przedstawiono na
RYS.4. Intensywnos$¢ pasm zwigza-
nych z obecnoscig wapnia i fosforu
jest znaczna dla wszystkich prébek
z podpowlokg, a dominujgca w przy-
padku prébek po termostatowaniu
(zwtaszcza na podtozu nieazotowanym). Nalezy zwrocié
uwage na obecnosc¢ pikdw charakterystycznych dla Tii Si,
przy braku pikow charakterystycznych dla Al, co $wiadczy
0 dos$¢ szczelnym pokryciu podioza podpowtoka [4]. Mikro-
analiza potwierdza rowniez obecnos¢ wegla (jak wykazaty
badania FTIR - w postaci grup weglanowych). Obserwacja
morfologii powierzchni z apatytem natozonym elektrofore-
tycznie wskazuje na powstawanie klasterow apatytowych,
dosy¢ réwnomiernie rozmieszczonych na catej powierzchni
probki, natomiast apatyt weglanowy w trakcie termostato-
wania wydziela sie w postaci kalafiorowatych wydzielen,
obfitych zwtaszcza dla prébek na nieazotowanym podtozu
(RYS.5).

Whnioski

1. Osadzanie powtok fosforanowych wprost na podtozu
Ti6AI4V jest mato efektywne. Efektywnosé procesu elek-
troforezy w znakomity sposéb poprawia zastosowanie
posredniej, taczacej warstwy zolu - podpowtoki krzemia-
nowo-tytanowe;j.

2. Poréwnanie wynikow badan dla powiok otrzymanych
w wyniku elektroforezy z zawiesiny HAP w etanolu, na
podtozu azotowanym i nieazotowanym przed procesem
termostatowania w SBF wskazuje, ze powtoki na podtozu
azotowanym sg grubsze i najprawdopodobniej wykazujg
wyzszg krystalicznos¢.

3. W wyniku termostatowania na powtokach otrzymanych w
procesie elektroforezy z zawiesiny HAP w etanolu w sposob
wyrazny nastepuje narastanie hydroksyapatytu, przy czym
na stopie nieazotowanym warstwy narostego apatytu wydajg
sie by¢ bardziej amorficzne i bardziej szczelne.

4. Apatyt osadzajgcy sie w procesie termostatowania jest
apatytem hydroksylowo-weglanowym.

5. Azotowanie podioza stopowego nie poprawia, ale tez w
znaczacy sposob nie pogarsza osadzania HAP w trakcie
termostatowania w SBF. Ze wzgledu na poprawe witasci-
wosci mechanicznych i antykorozyjnych azotowanie stopu
Ti6AI4V wydaje sie by¢ korzystnym sposobem modyfiko-
wania powierzchni potencjalnych implantéw.
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RYS.5. Morfologia powierzchni probek Npe i tNpe.
FIG.5. Morphology of Npe and tNpe sample layers.

P .q’;, during this process. The

. presence of bands in the
region of 1400-1470cm-is
q very interesting —itindicate
that the deposited apatite
(especially the one depos-
ited during SBF soaking)
have carbonate substitu-
tions [3].

The exemplary results
of X-ray microanalysis
are shown on the FIG.4.
The intensity of peaks con-
nected with calcium and phosphorus are considerable for all
samples with Si-Ti underlayer, and even dominant in case
of samples after SBF soaking (especially for the samples
without nitride layer).

It should be emphasis that the presence of peaks charac-
teristic for Ti and Si and the absence of peaks characteristic
for Al in the same time testifies rather hermetic depositing
of metal base by Ti-Si underlayer [4]. X-ray microanalysis
confirms the presence of carbon (in form of carbonate group
— as was shown after FTIR results analyse) too. On the layer
with the apatite deposited during electrophoresis process the
apatite, rather regularly placed, can be observed on the SEM
morphology image. The carbonate apatite is deposited in
form of cauliflower area, plentiful for the samples without
nitride layer (RYS.5).

Conclusion

1. Depositing of phosphate layers directly on the Ti6AI4V
isn’'t very effective. The effectiveness of HAp depositing in
electrophoresis process is higher when the Ti-Si sol under-
layer is applied.

2. The comparison of the results obtained for the Ti6AI4V
and nitrided Ti6AI4V bases saples with the Ti-Si underlayer
and electrophoresis apatite layers before SBF soaking
shows that the layers on nitride base are thicker and have
higher crystallinity.

3. After the SBF soaking the growth of apatite layer is
observed — for the nitride base samples the layer is not so
hermetic but has higher crystallinity.

4. The apatite deposited during SBF soaking is a carbonate
hydroxyapatite.

5. The nitrification of alloy titanium base don’t improve but
don’t make worst the depositing of SBF during SBF soaking.
Considering the improvement of mechanical and chemical
properties the Ti6Al4V nitrification is a very good way of
potentially bioactive implants surface modification.
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Wprowadzenie

Zagadnienie wytwarzania koron protetycznych jest jedng,
z dynamicznie rozwijajgcych sie dziedzin we wspodtczes-
nej stomatologii [1,2,3,4]. Dla uzyskania wysokiej jakosci
wspotczesnych rozwigzan materiatowych i konstrukcyjnych
wigczono najnowsze osiggniecia nauki z zastosowaniem
numerycznych metod wigcznie, miedzy innymi metody
elementéw skonczonych MES [1,5,6,7]. Rezultatem sg
niebywate osiggniecia technologii uzupetnien petnocera-
micznych wprowadzonej w ostatnich latach do praktyki
stomatologicznej [8,9,10,11]. Proby wykorzystania metod
numerycznych do oceny jako$ci konstrukcji dentystycznych
trwajq i ich rozwoj jest ciagty.

Wspétczesnie, dynamicznie rozwijajacym sie dziatem
protetyki staty sie korony i protezy oparte na podbudowie ze
ztota galwanicznego, zapewniajgce wystarczajgcg wytrzy-
matos$c¢ przy jednoczesnych wyjatkowo korzystnych cechach
biozgodnosci i oddziatywaniu antybakteryjnym. Alternatywa
dla stopow szlachetnych o wysokiej zawartosci ztota staje
sie tytan. Wiasciwosci tytanu sprawiajg, ze on sam czy tezw
postaci stopoéw moze by¢ stosowany w protetyce. Problemy
zwigzane z technologig wytwarzania tytanowych konstrukgiji
protetycznych i napalaniem porcelany na tytan i jego stopy
znalazty pozytywne rozwigzania [3,12,13], aczkolwiek wiele
doniesien wskazuje na wystepowanie istotnie nizszej adhe-
Zji porcelany do powierzchni stopéw tytanu w poréwnaniu
ze stopami ztota czy ztotem galwanicznym [14,15] Trwajq
badania w celu uzyskania wystarczajgco silnych potaczen
adhezyjnych pomiedzy tytanem i ceramika [16].

Przeprowadzono symulacyjne badania komputerowe
zachowania koron protetycznych tytanowo-ceramicznych
w warunkach obcigzen zewnetrznych ktérych celem byta
analiza naprezen w materiale ceramicznym.

Numeryczne badania tytanowo-
ceramicznych koron dentystycznych

Opracowano dwu wymiarowy model korony stomato-
logicznej zamocowanej na kikucie zeba, w ktorym okre-
Slono obszary wystepowania poszczegoélnych materiatow.
Geometria modelu korony stomatologicznej uwzgledniata
charakterystyczne karby strukturalne na siecznej, zakon-
czeniach przyszyjkowych i wewnetrznej czesci czapeczki,
modelujac je poprzez promienie krzywizny. Tak okreslony
model rozszerzono do geometrii 3D determinujac grubosc¢

FINITE ELEMENT METHOD (FEM)
IMPLEMENTATION IN SOME
CHOSEN AREAS IN DENTAL
TYTANIUM-CERAMIC CROWN
DESIGN
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Introduction

The issue of manufacturing dental crowns is one of dy-
namically developing areas of modern dentistry [1,2,3,4].
This dramatic development proves the importance of the
subject to the health of human population. The most mod-
ern scientific achievements including numerical methods,
including FEM finite elements method, have been applied
in achieving present solutions [1,5,6,7]. The result includes
great achievements in fully ceramic technology introduced
in the dental practice in recent years [8,9,10,11]. Attempts
to use numerical methods to assess the quality of the
dental structures are in progress and their development
continues.

Currently, a dynamically developed branch of dentistry
concerns crowns and dentures based on galvanic gold ba-
sis, ensuring sufficient reliability/resistance with exquisitely
beneficial biocompatibility features and antibacterial func-
tioning within human organism. The properties of titanium
make it possible that titanium itself or in the form of alloys
may be applied in prosthodontia as an alternative for al-
loys with high gold content. Problems connected with the
technology of manufacturing dental titanium structures and
covering titanium and its alloys with porcelain have been
positively solved [3,12,13], although there are many reports
that indicate the danger of lower adhesion of porcelain to
the surface of titanium alloys in comparison with gold and
ceramics connections [14,15]. Research to find sufficiently
strong adhesive connections of titanium and ceramics is in
progress [16].

The author has conducted computer simulations of how
dental titanium-ceramic crowns behave in external stress
conditions.

Titanium-ceramic dental crowns
numerical investigations

A two-dimensional model of a dental crown has been
produced fixed on a tooth stump, where the areas of specific
materials have been determined. The geometry of a dental
crown model included the characteristic structural notches
on a secant, cervix endings and internal part of the cap,
modelling them with curvature radii. The model determined
in this manner has been extended to 3D geometry by deter-
mining the depth of 5mm of the crown model. The surface
weight applied on the blade of the tooth secant in order to



Materiat Material

Modut Younga / Young module

Wspétczynnik Poissona / Poisson index
E[GPa] \%

1 — zebina / dentine 20 0,31
|| 2 — tytanowa czapeczka korony / titanium crown cap 100 0,36 ||
|| 3 - porcelana przyszyjkowa / porcelain cervix zone 60 0,31 ||
|| 4 - porcelana siecznej / porcelain secant zone 60 0,31 ||

TABELA 1. Wiasnosci materiatowe przyjete do obliczen MES.
TABLE 1. The material values adopted for numeric computing.

RYS.1. Naprezenia rozciagajace w czesci przyszyjkowej korony stomatologicznej: a) przy braku podparcia
tytanowej czapeczki na kikucie opracowanego zeba, b) przy podparciu tytanowej czapeczki na kikucie opra-

cowanego zeba.

FIG.1. Tensile stresses in the cervix endings of the dental crown: a) with the titanium cap not supported on the
stump of the tooth in question, b) with the titanium cap supported on the stump of the tooth in question.

5 mm modelu korony. Zastosowano obcigzenie powierzch-
niowe na ostrzu siecznej zeba, tak by symulowany nacisk
dawat wypadkowsa site pod katem 45° do osi gtéwnej zeba.
Przyjete do obliczerh numerycznych wartosci modutu Younga
i wspotczynniki Poissona podano w TABELI 1.

Symulacje te pozwolity na okreslenie przyczyn mozliwych
zniszczen ceramiki w strefie przyszyjkowej (RYS.1a) oraz
wskazanie dziatan, ktérych efektem byto by wyeliminowanie
niebezpieczenstwa powstawania ubytkéw ceramiki.

Jednym za sposobdw jest zmiana sposobu podparcia
korony, tak by rowniez czapeczka tytanowa uczestniczyta
w przenoszeniu obcigzen na zebine (RYS.1b).

Pierwotny, bardzo niekorzystny rozktad naprezen w cze-
$ci przyszyjkowej ceramiki (RYS.1a) ulegt znaczacej popra-
wie (RYS.1b) po zmianie sposobu podparcia czapeczki.

Whioski

Analiza rozktadu naprezen wykazata, ze szczegdlnie
duze spietrzenia naprezen powstajg w czesciach przyszyij-
kowych tytanowo-ceramicznej korony stomatologicznej.
W przyszyjkowej czesci modelu wystepujg najwieksze
naprezenia rozciagajace, szczegolnie niebezpieczne dla
ceramiki nieodpornej na tego typu obcigzenia. Mogq one
stanowi¢ przyczyne spekania i odpryskéw w czesci przy-
szyjkowej korony.

Wyniki symulacji komputerowej metodg MES wskazuja,
ze niebezpieczenstwo powstania zniszczen w ceramice
przyszyjkowej mozna zmniejszy¢ poprzez zmiane sposobu
podparcia korony, tak by opierata sie ona na opracowanym
zebie rowniez tytanowg czapeczka.

simulate the stress has given the resultant force at the angle
of 45° to the main axis of the tooth.

The values of Young module and Poisson index adopted
for numeric computing have been shown in TABLE 1.

Those simulations have enabled to determine the pos-
sible causes of damage to ceramics in the cervix zone
(FIG.1a) and to indicate those activities that would result in
the elimination of the danger of disintegration/decrement
of porcelain.

One of the ways includes the change of supporting the
crown so that the titanium cap also participates in carrying
loads applied to dentine (FIG.1b).

The original, very unfavourable distribution of loads in
the cervix area of the ceramics (FIG.1a) has been improved
significantly (FIG.1b) following the method of supporting
the cap.

Conclusions

The analysis of stress distribution has shown that a par-
ticularly large concentration of stresses takes place in the
cervix part of dental titanium-porcelain crown. The largest
tensile stresses, particularly dangerous for ceramics not
resistant to such stresses, take place in the cervix part of
the model. They may constitute the cause of cracks and
chipping in the cervix part of the crown.

The results of the computer simulation in accordance with
the FEM method indicate that the danger of damages in the
cervix part of ceramics may be decreased by the change in
the way of supporting the crown to make it rest on the tooth
in question also in the titanium cap part.
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Wprowadzenie

Kompozyty ceramiczno — polimerowe charakteryzuja sie
brakiem ujemnego wptywu na zdrowie cztowieka oraz zado-
walajgcy estetyka. Sg wiec perspektywicznymi materiatami
do zastosowan jako state wypetnienia stomatologiczne. Ich
podstawowymi wadami sg skurcz polimeryzacyjny oraz nie-
zadowalajgce wiasciwosci mechaniczne. W celu poprawy
tych wtasciwosci stosuje sie nanowypetniacze [1]. Proble-
mami zwigzanymi z aplikacjg nanoproszkow sg uzyskanie
ich jednorodnego rozmieszczenia w osnowie polimerowej
oraz zwilzalnosci przez faze organiczna.
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Introduction

Ceramic — polymer composites have a great advantage in
that they have no negative influence on human health and,
at the same time, ensure satisfactory aesthetics. For this
reason they are considered to be prospective materials in
dentistry for the application as dental fillings. The most im-
portant disadvantages of these materials are polymerization
shrinkage and unsatisfactory mechanical properties. These
properties can be improved by introducing nanofillers [1].

Difficulties encountered when using nanopowders are
their non - uniform distribution in the polymer matrix and
their poor wettability by the organic phase.



W prowadzonych badaniach okreslono wplyw sposobu
wprowadzania nanonapetniacza do kompozytu na jego wy-
trzymatos¢ na zginanie oraz mikrotwardos$¢. Zastosowanym
nanoproszkiem jest handlowa nanokrzemionka o $redniej
wielkosci czastek 40nm (firmy Degussa). Poréwnano 2
rodzaje stosowanej osnowy: powszechnie uzywang mie-
szaning zywic akrylowych 52wag.% bis—GMA i 48wag.%
TEGDMA oraz zywice uretanowo—metakrylowa.

Metodyka badan

Do badan wykorzystano kompozyty wytworzone na
Wydziale Inzynierii Materiatowej Politechniki Warszawskiej
we wspotpracy z Wydziatem Chemicznym Politechniki War-
szawskiej oraz Instytutem Szkia i Ceramiki w Warszawie.
Materiaty sktadaty sie z 400bj.% fazy organicznej i 600bj.%
fazy nieorganicznej. W sktad fazy ceramicznej wchodzity:
szkto o symbolu K3M i $redniej wielkosci czastek ~ 5um (50
bj.% kompozytu) opracowane i wytworzone przez Instytut
Szkta i Ceramiki oraz nanokrzemionka o sredniej wielkosci
czastek 40nm (100bj.% kompozytu) wyprodukowana przez
firme Degussa. Skfad szkta K3M podano w TABELI 1.

Zastosowano 2 rodzaje zywicy: powszechnie stosowang,
mieszaning zywic akrylowych bis - GMAz TEGDMA [2] oraz
nowo opracowang na Wydziale Chemicznym PW zywice
uretanowo—metakrylowa.

Nanonapetniacz wprowadzono do osnowy polimerowej
dwoma sposobami:
1-nanokrzemionke wymieszano z napetniaczem K3M,
a nastepnie tak przygotowang mieszanine potgczono z
monomerem,
2—nanokrzemionke wprowadzono do monomeru, a nastep-
nie napetniacz K3M dodano do monomeru zawierajgcego
nanonapetniacz.

Dla wytworzonych kompozytow okreslono wytrzymatosé
na zginanie Rf oraz mikrotwardos$¢ HVO0,2. Wytrzymatosé
na zginanie oceniano na podstawie préby trojpunktowego
zginania, ktorg przeprowadzono na maszynie wytrzyma-
tosciowej q — test firmy MTS. Prébki zginano z szybkoscig
0,75mm/min (ISO 4049). Prébe powtérzono 10 razy dla
kazdego z materiatow. Mikrotwardo$¢ mierzono pod ob-
cigzeniem 200G, trwajacym 15s. Pomiaréw dokonano za
pomoca mikrotwardosciomierza firmy Zwick/ Roell. Dla
kazdej z probek wykonano 11 odciskéw. Probki do proby
zginania utwardzono w formach o wymiarach 25x2x2mm.
Czas utwardzania wynosit: 120s - dla nowo opracowanej
zywicy uretanowo—metakrylowej oraz 240s - dla powszech-
nie stosowanej mieszaniny zywic akrylowych bis—-GMA
z TEGDMA). Prébki do pomiaréw mikrotwardosci szlifowa-
no na papierze sciernym 500 oraz polerowano na pastach
diamentowych o réznej wielkosci czastek.

Wyniki badan

Zaobserwowano, ze sposob wprowadzania napetnia-
cza nie ma wptywu na tatwosc¢ tgczenia fazy ceramicznej
z polimerowa.

RYSUNKI 1 i 2 przedstawiajg wptyw sposobu wpro-
wadzania nanokrzemionki na wytrzymato$¢ na zginanie
oraz mikrotwardos¢ o dwdch rodzajach osnowy. Mozna
zauwazy¢, iz wkasciwosci mechaniczne wytworzonych
kompozytéw silnie zalezg od rodzaju zastosowanej zywicy.
Kompozyty na osnowie zywicy uretanowo — metakrylowej
wykazujg lepsza wytrzymatos¢ na zginanie Rf (RYS.1) i
ponad dwukrotnie wyzszg mikrotwardos¢ HVO0,2 (RYS.2).
Sposéb wprowadzania nanonapetniacza ma niewielki
wplyw na wlasciwosci badanych materiatéw. W przypadku
kompozytow na osnowie zywic bis — GMAi TEGDMA lepsze

Sio, BaO B,O, AlLO,
50 33 9 8

TABELA 1. Sktad chemiczny napetniacza K3M
(wag.%).
TABLE 1. Chemical composition of K3M glass.

This study was concerned with examining how the nano-
silica introduced into the filling affects the flexural strength
(Rf) and microhardness (HV0,2) of the ceramic — polymer
composites. Nanosilica used in the experiments had
a40 nm average particle size (delivered by the Degussa Co).
The matrix was composed of the commonly used mixture
of the bis—GMA acrylic resin (52 vol. %) and the TEGDMA
acrylic resin (48vol.%), or the urethane—methacryl resin.
The properties of the matrices of these two types were
compared.

Materials and methods

The composites developed by the Faculty of Material
Science and Engineering in cooperation with the Faculty
of Chemistry, Warsaw University of Technology, and the
Institute of Glass and Ceramic (Warsaw) were tested. They
contained 60vol.% of the inorganic phase and 40vol.% of
the organic phase.

The materials examined contained 50vol.% of the K3M
glass filler with an average particle size of ~ 5um (designed
and fabricated by the Institute of Glass and Ceramic) and
10vol.% of nanosilica with the 40nm average particle size
(manufactured by the Degussa company). The composition
of K3M glass is given in TABLE 1.

Two kinds of acrylic resin were used: the commonly
used mixture of bis—GMA resin and TEGDMA resin [2], or
a urethane—methacryl resin.

Nanosilica was introduced using the two methods:
1-nanosilica blended with the K3M filler, than the mixed
fillers introduced into the monomer
2—nanosilica introduced into the monomer, than the K3M
filler added to the monomer — nanofiller blend

The composite, based on the mixture of the bis—-GMA and
TEGDMA resins, was cured for 240s, whereas the composite
based on the urethane—methacryl resin - for 120s.

The composites were examined for flexural strength
and microhardeness HV0,2. The flexural strength was de-
termined by the three — point bend tests using an MTS Q
— test machine. The specimens sized at 25x2x2mm were
subjected to bend tests at a strain rate of 0,75 mm/min
according to the ISO Standard (ISO — 4049). Ten measure-
ments per each material were made. The micro—hardness
was measured using a Zwick hardness tester equipped with
a square based pyramidal Vickers’ diamond indenter under
aload of 200G for 15s (eleven indentations per state). Prior
to the micro—hardness measurements, the specimens were
ground with a 500 grit abrasive paper and then polished
using diamond pastes with various particle sizes.

Results

The method of introducing nanosilica appears to have
no effect on the effectiveness of blending the organic and
inorganic phases.

FIGURES 1 and 2 show how the nanosilica introducing
method affects the flexural strength and microhardeness
of the composites based on the two kinds of resins. It can
be seen, that the mechanical properties of the composites
strongly depend on the kind of the resin. The composites
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RYS.1. Wplyw sposobu wprowadzania nanokrze-
mionki na wytrzymatos¢ na zginanie kompozytu
na osnowie: a) mieszaniny zywic bis—GMA i
TEGDMA, b) nowo opracowanej zywicy uretano-
wo—metakrylowej.

FIG.1. Influence of the nanosilica introducing
method on the flexural strength (Rf) of the com-
posites based on: a) mixture of bis—-GMA and
TEGDMA resins, b) urethane - methacryl resin.

wiasciwosci wytrzymatosciowe wykazuje materiat, w przy-
padku ktérego nanokrzemionke wprowadzono sposobem
nr 1. Réznica wytrzymatosci na zginanie jest niewielka
i wynosi okoto 7%. Dla kompozytéw z osnowg uretanowo
— metakrylowg lepszg wytrzymatos¢ na zginanie uzyskuje
sie wprowadzajgc nanokrzemionke sposobem 2. Réznica
wytrzymatos$ci na zginanie wynosi 13%. Warto$ci mikrotwar-
dosci swiadczg o nieznacznej przewadze metody 1.

Podsumowujac mozna stwierdzi¢, ze sposob wprowa-
dzania nanokrzemionki ma niewielki wptyw na wiasciwo-
sci mechaniczne materiatébw. Na tej podstawie mozna
przypuszczaé, ze jednorodnos¢ struktury kompozytéw
jest porownywalna i nie zalezy od metody dodawania
nanowypetniacza. Zastosowanie nowej zywicy uretanowo
— metakrylowej pozwala na wytworzenie materiatow o lep-
szych wtasciwosciach mechanicznych, co stwarza szanse
opracowania nowych kompozytéw na state wypetnienia
stomatologiczne.
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RYS. 2. Wplyw sposobu wprowadzania nanokrze-
mionki na mikrotwardosé¢ HV0,2 kompozytu na
osnowie: a) mieszaniny zywic bis—GMA i TEGD-
MA, b) nowo opracowanej zywicy uretanowo
— metakrylowej

FIG.2. Influence of the nanosilica introducing
method on the microhardeness (HV0.2) of the
composites based on: a) mixture of bis—-GMA and
TEGDMA resins, b) urethane—methacryl resin.

based on the urethane—methacryl resin exhibit better flexural
strength Rf (FIG.1) and their microhardness HV0.2 is more
than doubled (FIG.2). The nanosilica introducing method has
little influence on the mechanical properties of the materi-
als. In the case of composites based on the mixture of the
bis—GMA and TEGDMA resins, better properties are shown
by the materials with the nanofiller introduced using method
1. The difference in flexural strength is very small — about
7%. In the composites based on the urethane—methacryl
resin, better flexural strength can be obtained with nanosilica
introduced by method 2. The difference in flexural strength
between the two methods is here about 13%. The measured
values of the microhardness suggest that the introducing
method 1 is slightly better than method 2.

Summing up, we can say that the nanosilica introducing
method has little influence on the mechanical properties
of the composites and hence we may suppose that the
homogeneity of the composites is comparable and does
not depend on this method. The use of the new urethane-
methacryl resin ensures better mechanical properties of
the materials, and gives the chance of developing new
composites for dental fillings.
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Wstep

Kolagen i elastyna to podstawowe biatka tkanki taczne;j.
Szczegodlnie obficie wystepujg w tkankach narazonych na
duze obcigzenia mechaniczne, takich jak wigzadfa, kosci,
naczynia krwionosne skéra i ptuca. Kolagen zapewnia
narzagdom i tkankom wytrzymatos¢, natomiast elastyna
elastyczno$c¢ [1]. Kolagen cechuje niska immunogennosc,
dobre wtasciwosci hemostatyczne oraz niewielka tendencja
do powodowania odczynow zapalnych. Podobnie jak ela-
styna jest nietoksyczny i biodegradowalny. Oba biopolimery
sq fatwo dostepne i stanowig dobre podtoze dla wzrostu
komorek [2-4]. Te wiasciwosci pozwalajg uznac oba biatka
za dobry surowiec do produkcji materiatéw o potencjalnych
zastosowaniach medycznych. Obecnie na rynku dostepne
sg biomaterialy na bazie kolagenu, jednak elastyna jest
rzadko wykorzystywana [1]. Gldwnym problemem w pra-
cy i komercyjnym zastosowaniu elastyny jest jej wysoka
nierozpuszczalnos¢ spowodowana wystepowaniem duzej
ilosci wigzan sieciujacych. Z tego wzgledu zastosowano
w badaniach hydrolizaty elastyny, jako surowiec bardziej
uzyteczny dla aplikacji biomedycznych.

Celem pracy byto zbadanie wtasciwos$ci mechanicznych
oraz biologicznych nowych materiatéw opartych na kolage-
nie i hydrolizatach elastyny oraz okreslenie wptywu promie-
niowania ultrafioletowego jako czynnika modyfikujacego i
sterylizujgcego powierzchnie probek.

Materiaty i metodyka badan

Roztwér kolagenu ze sciegien ogonowych mitodych
szczuréw w 0,1M kwasie octowym zostat sporzadzony w
naszym laboratorium zgodnie z wcze$niej opisang meto-
dyka [4].

Nierozpuszczalng elastyne uzyskano oczyszczajac aorty
$winskie metoda Lansing’a. Aorty zostaty pozbawione ota-
czajgcych tkanek i nastepnie odttuszczone przez ekstrakcje
w etanolu, mieszaninie etanolu i eteru oraz w eterze. Tkanke
umieszczono w 0,1M roztworze NaOH i ogrzewano przez 50
min do temperatury 95°C. Otrzymany materiat rozdrobniono
w cieklym azocie.

Proszek elastynowy (1g) poddano hydrolizie w mie-
szaninie 50ml tert-butanolu i 50ml 1M KOH w czasie 48h
w temperaturze pokojowej. Otrzymany roztwoér zneutrali-
zowano kwasem octowym i zdjalizowano wzgledem wody
dejonizowane;j.
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Introduction

Elastin and collagen are a structural proteins in animals
where they are the main components of connective tissues.
They are particularly abundant in load-bearing tissues such
as ligaments, bones, arteries, skin and lung . Collagen pro-
vides a tensile strength whereas elastin gives elasticity to
organs and tissues [1]. Collagen exhibits low antigenicity,
low inflammatory and cytotoxic responses, good hemostatic
properties and controllable biodegradability. Elastin is non-
toxic and has the molecular architecture that is inherent in
natural tissues. The both biopolymers are readily available
and promote cell growth [2-4]. These properties points out
that collagen and elastin are a good candidates for produc-
tion of materials for many potential medical applications.
Few products based at collagen are commercially applied,
however, elastin is rarely used in bioimplants [1]. The main
limitation in work with elastin is a extremely high insolubility
caused by presence of crosslinkages — desmosine and iso-
desmosine. For this reason elastin hydrolysates were used
in our investigations as a more useful for biomedical appli-
cations. A good way for obtaining new materials can be a
preparation of a mixture of collagen and elastin hydrolysates
as a valuable alternative for synthetic biomaterials.

The aim o this work was to study the mechanical proper-
ties and biocompatibility of new biomaterials performed on
collagen and elastin hydrolysates. The influence of ultraviolet
light, as a factor which modify the properties and sterilize
the surface of the material, was also investigated.

Materials and methods

The solution of collagen from tail tendons of young albino
rats in 0,1M acetic acid was obtained in our laboratory [4].

Insoluble elastin was purified from pig aortas by Lansing’s
method. Pig’s aorta was cleaned from adhering tissues and
de-fatted by sequential extractions in ethanol, mixture of
ethanol/ether (50/50) and ether. The tissue was placed in
0.1M NaOH and heated to 95°C for 50 minutes. Dry material
was minced in liquid nitrogen [5].

Elastin powder (1g) was hydrolysed in a mixture of 50ml
of tert-butanol and 50ml of 1M KOH for 48h at room tem-
perature. The resulting solution was neutralised with acetic
acid and then dialysed against deionised water .

Protein blends were prepared by mixing of collagen and
elastin hydrolysates solutions in appropriate weight ratios
(95:/5, 75/25, 50/50).
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Mieszaniny biatek otrzymano przez zmieszanie roz-

® e @ 0 0 o o tworéw kolagenu i hydrolizatéw elastyny w odpowiednich

stosunkach wagowych (95:/5, 75/25, 50/50).

Cienkie filmy otrzymano przez wylanie roztworéw na
wypoziomowane ptytki szklane i odparowanie rozpusz-
czalnika.

Probki napromieniano wysokoci$nieniowg lampa rtecio-
wa, Philips TUV-30, emitujaca gtdwnie swiatto o dtugosci fali
254nm, w powietrzu, w temperaturze pokojowej w odlegtosci
5cm od zrddfa. Intensywnosé promieniowania zmierzono
przy pomocy IL 1400A Radiometer (International Light,
USA) i wynosita 2 W/m?2,

Wiasciwosci mechaniczne takie jak naprezenie zrywa-
jace i wydtuzenie wzgledne zmierzono przy uzyciu aparatu
TIRAtest 27025.

Do badan uzyto linie transformowanych fibroblastéw
mysich 3T3. Komérki hodowano w sterylnych butelkach
hodowlanych o powierzchni wzrostu 25 cm?i 12-dotkowych
ptytkach hodowlanych firmy Greiner (Niemcy). Do hodowli
linii 3T3 uzyto medium DMEM/Ham'’s F12 z dodatkiem 10%
surowicy wotowej (FBS), amfoterycyny B (5ug/ml) oraz pe-
nicyliny/streptomycyny z L-glutaming (100U/ml/100ug/ml).
Hodowle prowadzono w temperaturze 37°C w atmosferze
5% CO..

Do oznaczenia zywotnosci i proliferacji komorek 3T3 na
matrycach z kolagenu/elastyny, komérki posiano na ptytki
12-dotkowe w ilosci 2.5x10* kom/dotek. Komérki hodowano
przez 7 dni, a nastepnie usuwano medium i przeprowadzano
test MTT.

Wyniki i dyskusja

Zaleznos$¢ naprezenia zrywajacego (UTS), i wydtuzenia
przy zerwaniu od czasu napromieniania przedstawiono
na RYSUNKACH 1 i 2. Nienaswietlany kolagen wykazuje
najwyzszg wartos¢ UTS i wydtuzenia wzglednego sposrod
badanych probek. Parametry te malejg dla filméw z kolage-
nu i mieszaniny kolagen/elastyna 95/5 wraz wydtuzeniem
czasu naswietlania, podczas gdy w przypadku filméw o
wyzszej zawartosci elastyny obserwuje sie wzrost UTS po
2h napromieniania. Prawdopodobnie jest to zwigzane z po-
wstawaniem wigzan sieciujacych pomiedzy czasteczkami
Wartos¢ wydtuzenia wzglednego dla mieszanin poczatko-
wo znacznie maleje, by po dluzszym naswietlaniu (2h, 4h)
wzrosna¢. Filmy o wysokiej zawartosci hydrolizatéw elastyny
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RYS.1. Zaleznos$¢ naprezenia zrywajacego od cza-
su naswietlania dla filméw z kolagenu i mieszanin
z hydrolizatami elastyny.

FIG.1. The dependence of tensile strength of
collagen and collagen/elastin hydrolysates films
before and after UV irradiation.

Protein films were obtained by solvent evaporation from
solutions poured onto glass plates.

The samples were irradiated in air at room temperature
at a distance of 5cm from the light source, using a mer-
cury lamp, Philips TUV-30, which emits light mainly at a
wavelength of 254nm. The intensity of radiation, measured
using an IL 1400A Radiometer (International Light, USA),
was 2 W/m?.

The mechanical properties as ultimate tensile strength
and ultimate percentage elongation have been investigated
by TIRAtest 27025.

3T3 cell line was used in experiment. Cells were
grown in sterile tissue culture plastics from Greiner
(Germany) with growth surface 25 cm? or 12-well plates.
Cells were cultured in medium which contained Dul-
becco’s Modification of Eagle’s Medium (DMEM) and
Ham’s F12 Medium (3:1). DMEM/Ham’s F12 medium
was supplemented with 10% fetal bovine serum (FBS),
amfotericin B (5ug/ml), penicillin/streptomycin+L-glutamine
(100U/ml/ 100pg/ml). DMEM/Ham’s F12 medium, fetal bo-
vine serum (FBS) and antibiotics solution were obtained from
PAA (Austria). Cells were cultured at 37°C in a humidified
atmosphere comprising of 5% CO, and 95% air.

To investigate the viability and proliferation 3T3 cells
on collagen/elastin matrices cells were seeded on 12-well
plates at a density of 2.5x10* per well. Cells grew in complete
medium for 7 days. Then culture medium was removed and
MTT assay was performed.

Results and disscusion

The dependence of ultimate tensile strength, UTS, and
ultimate percentage of elongation on the UV irradiation time
are shown on FIGURE 1 and 2, respectively. UTS and ulti-
mate percentage of elongation for collagen is better than for
blends. Both parameters decrease for collagen and collagen/
elastin 95/5 films after UV irradiation, whereas UTS of films
with higher content of elastin hydrolysates increase after 2
hours of irradiation. It may suggest that ultraviolet light initiate

crosslinking reaction between collagen and elastin hydro-
lysates. The ultimate percentage elongation for blends is
lower after irradiation, however after 2 hours of exposition
on UV light increase of this value is observed. Films with
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RYS.2. Zaleznos¢ wydtuzenia przy zerwaniu od
czasu naswietlania dla filmoéw z kolagenu hydro-
lizatami elastyny.

FIG.2. The dependence ultimate percentage
elongation and collagen/elastin hydrolysates
films before and after of collagen and collagen/
elastin hydrolysates films before and after UV
irradition.



(powyzej 50%) sa zbyt kruche,
by mogty zosta¢ komercyjnie
wykorzystane.

W celu oceny wiasciwosci
biologicznych filmoéw z kolage-
nu, hydrolizatéw elastyny i mie-
szanin przeprowadzono na nich
badanie wzrostu komoérek 3T3.
Komorki hodowane na niena-
Swietlanych probkach przez
tydzien wykazywaty ksztatt
kulisty, co $wiadczy o braku
powinowactwa do powierzchni
badanych materiatéw. Na pod-
stawie wynikow testow MTT,
przedstawionych na RYSUNKU
3, uznano je za martwe. Przy
kontakcie z filmami napromie-
nianymi morfologia komdrek
byta podobna do obserwowanej
w prébie kontrolnej. Dla filméw
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RYS. 3. Ocena przezywalnosci komoérek 3T3 na
filmach z kolagenu, elastyny i mieszanin przed i po
naswietlaniu za pomoca testu MTT.

FIG.3. The MTT assay testing 3T3 cells viability on
collagen, elastin and collagen/elastin films before

higher amount of elastin hydro-
lysates than 50% are very fragile
and itis impossible to employ them
commercially.

To assess the biological per-
formance of films made from
collagen, elastin hydrolysates
and blends, the response of 3T3
cells grown was investigated.
After one week, cells seeded on
non-irradiated samples showed a
rounded morphology. It points at
inadequate surface for cell growth.
However the cells in contact with
irradiated films reveal a morphol-
ogy similar to observed on control
(data not showed). MTT results
are presented on FIGURE 3. Cells
seeded on non-irradiated films
were considered as non viable.
After 1 hour of irradiation of the

po 1h naswietlania obserwuje
sie znaczacy wzrost przezy-
walnosci komérek. Najlepsze
rezultaty otrzymano dla prébek kolagen/elastyna 75/25.

Whnioski

Na podstawie badan stwierdzono, ze promieniowanie
UV jest odpowiednim czynnikiem modyfikujgcym dla filmow
kolagenowo-elastynowych. Wprawdzie obserwuje sie nie-
wielkie pogorszenie wtasciwosci mechanicznych takich jak
UTS i wydtuzenie przy zerwaniu, jednak bikompatybilnos¢
znaczaco rosnie.
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and after UV irradiation after one week.

samples a significant increase of
viability of cells is observed. The
highest absorbances are observed
for collagen/elastin 75/25 films.

Conclusion

Our study demonstrated that UV irradiation is a good
factor for modification of collagen/elastin films. Although
mechanical properties as UTS and elongation at break
slightly decrease after irradiation, but significant increase
of biocompatibility is observed.
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Streszczenie

W artykule przedstawiono wyniki badarn nad otrzy-
maniem nowych materiatow kompozytowych do zasto-
sowan stomatologicznych. Jednym ze sktadnikow fazy
organicznej byt nowy, rozgateziony monomer uretano-
wo-metakrylowy UM1. Charakteryzuje sie on ponad
cztery razy mniejszym skurczem polimeryzacyjnym w
poréwnaniu do powszechnie stosowanej w stomato-

CERAMIC-POLYMER
COMPOSITES FOR DENTAL
APPLICATION
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Abstract

This paper presents results of research on obtaining
new composite materials for dental application.
One of the components of organic phase is new,
branched UM1 urethane-methacrylic monomer. The
monomer shows over four times lower polymerization
shrinkage in comparison to commonly used in dentistry
Bis-GMA — based resin. Applied inorganic fillers
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logii zywicy opartej na monomerze Bis-GMA. Wypet-
niacz stanowity ceramiczne proszki krzemionkowe,
ktorych udziat byt staty i wynosit 60%o0bj. kompozytu, w
tym 10 % obj. nanokrzemionki. Proszki wprowadzano
do kompozycji zywic, w ktérych zmieniano stosunek
wagowy mieszaniny Bis-GMA/TEGDMA do zywicy
UM1. Badania wykazaty, ze dodatek zywicy UM1 po-
zwala na uzyskanie kompozytéw o wiekszej twardosci
i wiekszej wytrzymatoSci na zginanie w porownaniu
do kompozytéw opartych na Bis-GMA.

Stowa kluczowe: kompozyty stomatologiczne,
kompozyty ceramiczno-polimerowe, Zywica uretano-
wo-metakrylowa, skurcz polimeryzacyjny

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 69-73]

Wprowadzenie

Dynamiczny rozw¢j technik stomatologicznych oraz
wzrastajgce oczekiwania pacjentdw determinujg nowe po-
dejscie do sztuki leczenia zebow. Dazy sie do osiggnigcia
parametrow wytrzymatosciowych wypetien doréwnujacych
wiasciwosciom amalgamatow oraz zapewnienia biozgodno-
$ci materiatu z naturalnymi tkankami zgba [1-5].

Przewazajaca liczba fotoutwardzalnych kompozytéw
do zastosowan stomatologicznych bazuje na monomerze
metakrylowym Bis-GMA. Oprocz wielu zalet, takich jak
mata lotnos$¢, relatywnie maty skurcz polimeryzacyjny,
maty wspotczynnik dyfuzji i dobra adhezja do twardych
tkanek zeba, Bis-GMA posiada réwniez wady — bardzo
duzg lepkos¢, matg konwersje grup winylowych w czasie
polimeryzacji oraz zwigkszong chtonnos¢ wody [6]. Wady te
wynikajg z budowy chemicznej tego monomeru, a doktadnie
sg efektem obecnosci grup hydroksylowych. W zwigzku
z tym Bis-GMA stosuje sie w potgczeniu z monomerami
0 mniejszej lepkosci, tzw. reaktywnymi rozcienczalnikami
(monomerami rozcienczajacymi). Obecnie w tym celu uzy-
wa sie TEGDMA - dimetakrylanu glikolu trietylenowego,
ktory zmniejsza lepko$¢ zywicy i zwieksza konwersje grup
winylowych, jednakze powoduje wzrost skurczu polimery-
zacyjnego.

Artykut prezentuje wstepne wyniki badan nad wptywem
dodatku nowej zywicy uretanowo-metakrylowej UM1 na
niektére parametry kompozytéw stomatologicznych, takie
jak mikrotwardo$¢ oraz wytrzymatos$¢ na zginanie. Praca
obejmuje réowniez poréwnanie otrzymanych wartosci z
parametrami kompozytdw na bazie zywicy ztozonej z mo-
nomerow metakrylowych — Bis-GMA i TEGDMA.

Czes¢ doswiadczalna

Materiaty

W badaniach zastosowano proszki ceramiczne sktada-
jace sie z krzemionki. Mikroproszek ceramiczny (99,5%
wag. SiO,), o $redniej wielkosci ziarna ok.5um oraz gestosci
wynoszacej 2,38g/cm?, przygotowano w Zaktadzie Tech-
nologii Nieorganicznej i Ceramiki Wydziatu Chemicznego
PW. Nanowypetniaczem byta silanizowana nanokrzemionka

consisted of silica powders, which total content
was kept constant and amounted up to 60vol.% of
composite, while nanofiller amount was 10 vol.%.
Ceramic powders were added to mixture of resins, in
which weight ratio of Bis-GMA/TEGDMA composition
to UM1 resin varied. Results prove that UM1 resin
additive allows obtaining composites distinguished
by increased hardness and flexural strength in
comparison to those based on Bis-GMA monomer.

Keywords: dental composites, ceramic-polymer
composites, urethane-methacrylic resin, polymeri-
zation shrinkage

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 69-73]

Introduction

Dynamic development of dental techniques and increas-
ing expectations of patients determine new approach to
craft of dentistry. Achieving strength parameters compara-
ble to those of amalgams and biocompatibility assurance to
tooth tissues is brought into particular attention [1-5].

Maijority of photocurable dental composites is based on
Bis-GMA methacrylic monomer. Apart from many advan-
tages, such as low volatility, relatively low polymerization
shrinkage, low diffusion coefficient and good adhesion to
tough tooth tissues, Bis-GMA has also some disadvantages
— high viscosity, low vinyl groups conversion under ambient
polymerization conditions and water uptake capacity [6].
Those shortcomings result from chemical structure of this
monomer and precisely are an effect of the presence of
hydroxyl groups. Therefore Bis-GMA is applied with addi-
tion of reactive diluents (diluting monomers). Nowadays for
that purpose triethylene glycol dimethacrylate — TEGDMA
is used. Though an addition of TEGDMA decreases the
viscosity of resin and increases conversion of vinyl groups,
it still causes an increase of polymerization shrinkage.

In this paper some preliminary results on the effect
of addition of a new UM1 urethane-methacrylic resin on
microhardness and flexural strength of photocurable com-
posites are presented. The results were compared with the
properties of composites based on methacrylic monomers
containing resin — Bis-GMA and TEGDMA.

Experimental part

Materials

Applied ceramic powders consist of silica. Micropowder
(99,5wt % SiO,), with average particle size ca 5pm and
density 2,38g/cm?®, was prepared at the Department of
Inorganic Technology and Ceramics, Faculty of Chemistry
of Warsaw University of Technology. Used nanofiller was
silanized nanosilica R709, DEGUSSA, with average particle
size 40nm and density 2,20g/cm?.

Organic phase consisted of methacrylic monomers:
» Bis-GMA — bisphenol A glycerolate dimethacrylate,
ALDRICH, represented by formula (I)
+ TEGDMA - triethylene glycol dimethacrylate, ALDRICH,

R709, DEGUSSA, o sredniej

CH

. o) . . 2 I:H’ CHE
wielkosci ziarna 40nm i ge- H,u::c'—cl—o-c:H,—clH—cH,—o—@—#—@—o—u:H,—cer—u:H,—o—%—u:':c:H, |
stosci réwnej 2,20g/cm?. a aH CH, OH 0

represented by formula (I1)
and of new urethane-methacrylic
UM1 resin, prepared at the De-

Faze organiczng stanowity

partment of Chemistry and Tech-

monomery metakrylowe: d

. ) [ I
* Bis-GMA — dimetakrylan [H.& =C-C-0-CH;CHy O-CHz CHr 0—CHz CHE 0-C-C=CH;

eteru diglicydowego bisfenolu CHy

d nology of Polymers, Faculty of

Chemistry of Warsaw University
CHy of Technology. UM1, a mixture

A, ALDRICH o wzorze (l)
* TEGDMA —dimetakrylan glikolu trietylenowego, ALDRICH,
o wzorze (ll)

of three liquid monomers, was
synthesized via non-isocyanate route, which consists in
forming urethane linkages in reaction of various carbonates



oraz otrzymana w
Katedrze Chemii i
Technologii Polime-
row Wydziatu Che-
micznego PW nowa
zywica uretanowo-
metakrylowa UM1 be-
daca ciektg mieszani-
ng trzech izomeroéw.
Zywice otrzymywano
metodg bezizocyja-
nianowa, polegajaca
na tworzeniu wigzan
uretanowych w reak-
cji pieciocztonowych
weglanéw cyklicz-
nych z aminami alifa-
tycznymi. Do syntezy
uzyto tanich mate-
rialtdbw wyjsciowych,

HO
0
HO }n %WNQD\(‘DH
O oy
+
a0 oH
o mn JHJWNSDV’NDH
N

o
HHO
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with amines. In
the synthesis
presented be-
low cheap and
easily avail-
able starting
materials were
used, such as
glycerol, dime-
thyl carbonate,
hexamethyl-

co, OH
+ H,C-OH

g Q enediamine
= %W%WNHDV&DS’& and methacry-
o loyl chloride
. (FIG.1).
o o o In order to

increase adhe-
sion of organic
and inorganic
phase ceramic

takich jak glicerol,
weglan dimetylu,

RYS.1. Schemat syntezy wielofunkcyjnych monomeréw uretanowo-meta-

micropowder
was surface

1,6-diaminoheksan | krylowych. treated with
(RYS.1). FIG.1. Synthesis of multifunctional urethane-methacrylic monomers. 1,5wt% of

Aby zwiekszy¢ site 3-(trimethoxy-
wigzania fazy orga- silyl)propyl

nicznej z nieorganiczng proszek ceramiczny poddawano
silinizacji za pomoca y-metakryloksypropylotrimetoksysilanu
w ilosci 1,5%wag. w stosunku do masy proszku, w srodo-
wisku toluenu. Jako fotoinicjator stosowano kamforochinon
firmy ALDRICH.

Metodyka badan

Przygotowano kompozycje monomerow Bis-GMA/
TEGDMA (59,6:40,4%wag.) oraz monomeru UM1 z 5%
wag. dodatku kamforochinonu w stosunku do masy fazy
organicznej. Skurcz polimeryzacyjny stosowanych do badan
zywic oznaczano metoda piknometryczng z réznicy gestosci
zywicy przed i po polimeryzacji.

Do badan wykorzystano dwa rodzaje ksztattek kom-
pozytowych: ksztaltki do oznaczenia mikrotwardos$ci o
srednicy @=10mm i wysokos$ci h=2mm oraz ksztattki do
badania wytrzymatosci na zginanie o wymiarach 25x2x2mm
(zgodnie z normg PN-EN ISO 4049). Stata, zatozong ilos¢
wypetniacza (50%obj. SiO,oraz 10%o0bj. n-SiO,), wprowa-
dzano do kompozycji zywic i mieszano przy uzyciu fopatki
dentystycznej. Tak przygotowane masy naktadano do form,
po czym utwardzano je swiattem lampy inicjujacej polime-
ryzacje (lampa stomatologiczna MEGALUX o natezeniu
$wiatta 750 — 900mW/cm? i mocy 75W). Stosunek wagowy
mieszaniny Bis-GMA/TEGDMA do zywicy UM1 w kolejnych
kompozytach wynosit odpowiednio: 100:0, 80:20, 60:40,
40:60, 20:80, 0:100.

Otrzymane ksztattki poddano badaniom mikrotwardosci
metodag statyczng Vickers’a (obcigzenie 200 G, czas 10 s)
oraz wytrzymatosci na zginanie metodg zginania tréjpunk-
towego (urzadzenie MTS QTest, szybkos¢ posuwu trawersy
0,75mm/min). W celu oceny powierzchni probek badano
mikrostrukture utwardzonych ksztattek przy uzyciu skanin-
gowego mikroskopu elektronowego SEM (LEO 1530).

Wyniki badan

Przeprowadzone w ramach pracy pomiary obejmo-
waty badania parametréow fizykochemicznych nowego,
wielofunkcyjnego monomeru uretanowo-metakrylowego
UM1 oraz zywicy na bazie Bis-GMA, jak rowniez badania

methacrylate [Aldrich], in toluene solution. Camphorquinone
(Aldrich) was used as a photoinitiator.

Research methods

The monomer system, used in preparation of samples,
consisted of Bis-GMA/TEGDMA monomers (59,6:40,4wt%)
and UM1 monomer. It was prepared with an addition of 5wt%
of camphorquinone. Polymerization shrinkage of examined
resins was measured using pycnometer by comparison of
resins density before and after polymerization.

Specimens of each material were prepared in two types
of moulds. Vickers’ microhardness measurements were car-
ried out on the samples with diagonal =10mm and height
h=2mm. Samples for flexural strength measurement were
prepared in moulds of 25x2x2mm as specified in the PN-EN
ISO 4049 specification. Constant and precise amounts of
fillers (50vol.% SiO, and 10vol.% n-SiO,) were mixed with
resins, than put into moulds and light-cured using conven-
tional curing device (MEGALUX, 750-900mW/cm?, 75W).
Weight ratio of Bis-GMA/TEGDMA composition to UM1
resin varied in following composites: 100:0, 80:20, 60:40,
40:60, 20:80, 0:100.

The Vickers’ hardness of obtained samples was meas-
ured — load of 200G was applied during 10s on their surface.
The flexural strength was measured using a three-point
bending method — samples were loaded in a MTS QTest ma-
chine at a speed rate of 0,75mm/min until fracture occurred.
In order to valuate samples’ morphology scanning-electron
microscopy SEM (LEO 1530) was performed.

Results

Measurements conducted in this work include physico-
chemical tests of the new, multifunctional UM1 urethane-
methacrylic monomer and resin based on Bis-GMA, as well
as examinations of the composite samples prepared on the
basis of the above resins.

The following parameters were studied:

* resins’ density,
* resins’ viscosity,
* resins’ polymeric shrinkage,
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RYS.2. Wptyw dodatku zywicy uretanowo-me-
takrylowej UM1 na mikrotwardos¢ ksztattek
kompozytowych wykonanych z proszku SiO,
i nanoproszku R709.

FIG.2. Effect of urethane-methacrylic resin UM1
on microhardness of composite samples made
of SiO,filler and R709 nanofiller.

ksztattek kompozytowych otrzymanych na bazie tych zywic.
Oznaczono nastepujgce parametry:

* gestosé zywic,

* lepkos$¢ zywic,

» skurcz polimeryzacyjny zywic,

* kat zwilzania proszkéw ceramicznych przez zywice,

« stopien inhibicji tlenowej,

» mikrotwardos¢ utwardzonych zywic oraz mas kompozyto-
wych (metodq statyczng Vickers’a),

» wytrzymatos¢ na zginanie (metoda tréjpunktows),

» wytrzymatos¢ na Scieranie,

» mikrostrukture — skaningowy mikroskop elektronowy
SEM.

Uzyskane wyniki potwierdzity zatozenia dotyczace do-
brych wiasciwosci syntezowanej zyW|cy uretanowo-meta-
krylowej UM1. Skurcz polimeryzacyjny | o
zywicy UM1 wynosit jedynie 2,5%, czyli
az ponad 4 razy mniej w poréwnaniu do
skurczu kompozycji Bis-GMA/TEGD-
MA, dla ktorej wynosit 10,3 %. Wptyw
dodatku zywicy UM1 na mikrotwardosé
i wytrzymatos$¢ na zginanie ksztattek |8
kompozytowych wykonanych z mikro-
i nanoproszku SiO, przedstawiono na
RYS.2.iRYS.3. o

Jak wida¢ z wynikow przedstawio- |
nych na RYS.2 i RYS.3, dodatek nowej
rozgatezionej zywicy uretanowo-meta-
krylowej wptywa znaczgco na wzrost §
mikrotwardosci i wytrzymatosci na
zginanie kompozytéw. Mikrostrukture |5
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RYS.3. Wptyw dodatku zywicy uretanowo-me-
takrylowej UM1 na wytrzymatos¢ na zginanie
ksztaltek kompozytowych wykonanych z proszku
SiO, oraz nanoproszku R709.

FIG.3. Effect of urethane-methacrylic resin UM1
on flexural strength of composite samples made
of SiO, filler and R709 nanofiller.

« wetting angle of ceramic powders by resins,
« oxygen inhibition level,
» microhardness of cured resins and composites (Vickers’
static method),
« flexural strength (three-point bending method),
* wear rate,
* microstructure — scanning-electron microscopy SEM.
Received results confirm the assumptions that in general
properties of synthesized UM1 resin are very good. Polymer-
ic shrinkage of UM1 amounted merely 2,5%, which is over 4
times less compared to Bis-GMA/TEGDMA resin shrinkage
(10,3%). FIG.2. and FIG.3. illustrate the influence of UM1
resin additive on microhardness and flexural strength of
composite samples made of micro- and nano- SiO, filler.
According to results presented in FIG.2 and FIG.3
=we the addition of the new,
# branched UM1 resin sig-
nificantly increases com-
posites’ microhardness
and flexural strength.
Microstructure of tested
composite is shown in
FIG.4.

4 Summary

The objective of this
paper was to present
1 preliminary results of
research regarding the
effect of new branched

omawianego kompozytu przedstawiono

< na RYS.4.

Podsumowanie

Przedstawiono wstepne wyniki ba-  InLens.
dan dotyczace wptywu nowej, rozgate-
< zionej zywicy uretanowo-metakrylowe;

na wybrane parametry kompozytow
ceramika-polimer z przeznaczeniem
— na wypetnienia ubytkow. Potwierdzono

RYS.4. Mikrostruktura kompozytu ceramika-poli-
mer — wykonanego z proszku SiO, (zsil. 1,5%wag.)
i nanoproszku R709, zawierajacego dodatek 40 %
wag. zywicy UM1, SEM, pow. 50.00 KX, detektor

FIG.4. Microstructure of the ceramic-polymer
composite — made of SiO, filler (sil.1,5wt%) and
R709 nanofiller, containing 40wt% UM1 resin,
SEM, magn. 50.00 KX, detekcor InLens.

UM1 urethane-meth-
acrylic resin onto chosen
parameters of ceram-
ic-polymer composites,
used as dental cavities
fillings. The assumption
on influence of UM1 resin
addition to increase of
composites’ hardness
and flexural strength, as
well as decrease of oxy-
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zatozenia o wzroscie twardosci kompozytu i wytrzymatosci
na zginanie oraz zmniejszonej inhibicji tlenowej, wynikajace
z dodatku zywicy UM1. Ponadto jej skurcz polimeryzacyj-
ny jest znaczaco mniejszy — jedynie 2,5% w poréwnaniu
do 10,3% dla zywicy Bis-GMA/TEGDMA, co w rezultacie
powinno prowadzi¢ do zmniejszenia naprezen w strukturze
kompozytu, jak rowniez miedzy kompozytem a zebina.

Zywica UM1 wydaje sie by¢ obiecujgca alternatywa dla
Bis-GMA, badz jako jego zamiennik lub jako dodatkowy
sktadnik obecnie stosowanych zywic dentystycznych.
Otrzymane wyniki wskazujg na celowos$¢ dalszych, bardziej
szczegotowych badan w tym zakresie.
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gen inhibition, were confirmed. Moreover, polymerization
shrinkage of new monomer is significantly lower than for
Bis-GMA/TEGDMA resin (only 2,5% vs. 10,3%). This should
result in decreasing tensions in composite’s structure, as
well as between the composite and dentin.

UM1 resin appears to be a very promising alternative for
Bis-GMA, either as a substitute or additional component
of currently used dental resins. Received results show
that further research is highly advisable, especially in the
above scope.
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Wstep

Stal chromowo-niklowo-molibdenowa jest najczesciej
stosowanym biomateriatem metalowym. Wieloletnie ba-
dania na przydatnoscig tego materiatu na implanty zaowo-
cowato okresleniem wymagan normatywnych, spetienie
ktorych jest warunkiem stosowania tej stali na implanty
krétkotrwate [1].
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Introduction

Stainless steel is a commonly used metallic biomaterial.
Along-time research on usefulness of this material allowed
to determine the requirements that have to be fulfilled to
consider this material for short-time implants [1].

Nowadays, a great body of research is focused on the
development of corrosion resistance, increasing a biocom-
patibility and limiting postoperative complications. This aim
is reached by a surface treatment.
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biokompatybilnosci implantéw i ograniczeniem powiktan
pooperacyjnych. Cel ten osiaga sie poprzez modyfikacje
lub wytworzenie warstwy wierzchniej metodami inzynierii
powierzchni.

Do takich warstw zaliczajg sie powtoki pasywne i we-
glowe. Powloki pasywne wytwarza sie w dwuetapowym
procesie polerowania elektrolitycznego i pasywacji che-
micznej, natomiast warstwy weglowe poprzez naniesienie
na powtokg pasywng warstwy weglowej w procesie RF
PACVD. Warstwy weglowe, o strukturze amorficzno—na-
nokrystalicznej, cechuje dobra adhezja do metalicznego
poditoza, a takze podatnos¢ do odksztatcen, konieczna do
elastycznego zespalania odtamoéw kostnych. Ponadto sg
odporne na typowe mechanizmy korozji (wzerowej, szcze-
linowej, naprezeniowej i zmeczeniowej), ktéorym podlegajg
implanty w srodowisku tkanek i ptynéw ustrojowych [2,3].

Zewnetrzne metody stabilizacji odtamow kostnych, cha-
rakteryzuja sie elastycznoscig zespolenia. Zespolenie takie
prowadzi do aktywizacji zrostu kostnego dzieki wykorzysta-
niu efektdw elektromechanicznych, polegajacych na gene-
racji potencjatow elektrycznych w nastepstwie przytozonego
obcigzenia, to z kolei powoduje przeptyw prgdéw czynnos-
ciowych przez obszar ztamania, przyczyniajac sie do akty-
wizacji zrostu kostnego [4]. Odkrycie generacji potencjatow
i pradow czynnosciowych w tkance kostnej zwrdcito uwage
badaczy na mozliwo$¢ zastosowania pradu elektrycznego
jako czynnika umozliwiajgcego stymulacje osteoenezy.

Elektrostymulacja zrostu kostnego polega na zastgpieniu
pradoéw generowanych podczas aktywnosci ruchowej pa-
cjenta poprzez prady generowane przez elektrostymulator.
Na podstawie licznych badan stwierdzono, iz elektrostymu-
lacja zrostu kostnego wskazana jest w przypadku stanéw
patologicznych [5,6]. Jednakze stosowanie elektrostymu-
lacji zrostu kostnego moze prowadzi¢ do rozwoju korozji
implantéw znajdujacych sie w strefie przeptywy pradu lub
wykorzystywanych jako elektrody.

Whplyw réznych metod oraz parametréw pradowych elek-
trostymulacji zrostu kostnego na proces korozji implantow
ze stali Cr-Ni-Mo z warstwami pasywnymi i pasywno-weglo-
wymi w warunkach in vitro byt obiektem prac autoréw [7].
Na podstawie wnioskéw z nich wyptywajacych wytypowano
metody i parametry przebiegéw pradowych, ktére nie po-
winny inicjowa¢ procesow korozyjnych implantéw ze stali
Cr-Ni-Mo z warstwami pasywnymi i pasywno-weglowymi.
W niniejszym artykule przedstawiono wstepne wyniki badan
doswiadczalnych na zwierzetach.

Metodyka

Badania wptywu parametrow i metod elektrostymulacji
zrostu kostnego na gojenie sie swiezych ztaman kosci
udowej u krolikéw przeprowadzono w zwierzetarni Slaskiej
Akademii Medycznej w Katowicach. Do badan wykorzysta-
no kréliki rasy Szynszyl w wieku 6-12 miesiecy o wadze
3,7-4,5kg. Ztamania uzyskiwano poprzez przeciecie pitg
oscylacyjna kosci udowej w potowie jej dtugosci.

Ztamanie stabilizowano za pomocg systemu ZESPOL-
mikro firmy Mikromer. Stabilizator wykonany byt ze stali
austenitycznej.

W celu izolacji elektrycznej tkanek migkkich od elementow
stabilizatora na pasywna powierzchnie wkretéw kostnych
naniesiono warstwe weglowg wytworzona w procesie RF
PCVD. Wkrety kostne pokryto w cato$ci warstwa weglowg
lub w dolnej czesci wkreta pozostawiano strefe pasywng o
dtugosci okoto 5mm. Pasywna strefa wkreta umieszczona
zostata w kosci. Zabieg ten miat na celu ukierunkowanie
przeptywu pradu przez szczeline ztamania.

A passive and carbon layers can be applied to increase
the corrosion resistance of biomaterials. The passive lay-
ers are constituted in the two stage process, i.e. the elec-
tropolishing and chemical passivation. The carbon layer
are deposited with the use of the RF PACVD process. The
passive-carbon layers of amorphous-crystalline structure are
characterized by a good adhesion to metallic substrate and
a deformability which is necessary for elastic osteosynthe-
sis. Furthermore, the layers are also characterized by good
corrosion resistance (pitting, crevice, stress and fatigue) in
body environment [2,3].

The external osteosynthesis is characterized by elasticity
of fixatidn. Elastic fixation enables to use electromechanical
effects that activate a bone union. The electromechanical
effects are based on generation of electrical potentials as a
result of loading, that enables a passage of action current
through a fracture site [4]. Electrical phenomena in bones
(present during anatomical loading) allowed to use/adopt
electrical current as the factor stimulating an osteogen-
esis. The electrostimulation of bone union depend on the
replacement of action currents with the currents generated
by the electrostimulator. On the basis of many research
was observed that the electrostimulation of bone union is
advisable in pathological conditions [5, 6].

The influence of different electrostimulation methods on
corrosion of stainless steel implants coated with the passive
and the carbon layer was presented in [7]. On the basis of
the conclusions the electrostimulation methods and their
parameter that should not initiate process corrosion were
selected. This paper presents the preliminary experimental
results in animals.

Methodology

The research on influence of the electrostimulation
methods (and their parameters) of bone union on healing
of bone fractures of rabbits was carried out in the Silesian
Medical University in Katowice. The chinchilla rabbits of 6-
12 month age and within a weight range of 3,7-4,5kg were
used in the research. The animal tests were performed after
approval by the ethical committee of the Silesian Medical
University All aspects of animal care complied with the ap-
propriate regulations. The fractures were obtained by cutting
the femurs with the use of the saw.

The fracture was stabilized with the use of the ZESPOL-
mikro system (Mikromed). The ZESPOL-mikro stabilizer was
made of stainless steel.

In order to isolate the soft tissues, a carbon layer was
deposited (by means of the RF PCVD process) on the
previously passivated surfaces [x]. The bone screws were
fully coated with carbon layer or the 5mm of the passive
region was exposed. The passive region of the screw was
implanted into the bone. This procedure was taken in order
to ensure the passage of current through the fracture gap.

The B.Stim-1 i B.Stim-2 stimulators designed and pro-
duced by the Institute of Medical Devices and Technology
in Zabrze were applied in the research.

The B.Stim-1 was designed for electrical stimulation of
bone union as the invasive system, also popularly called
“semiinvasive”. In this method the cathode was the bone
screw coated with the carbon layer with the uncoated
passive region left. The remaining bone screws were fully
coated with the carbon layer. The stainless steel mesh im-
planted subcutaneously was considered as the anode. The
single-phase impulse current without constant component
of the amplitude equal to 70uA, the filling equal to 25% and
frequency of 1Hz was applied in the research. The mean
values of the amplitude and the current are equal to 17,5pA
and OpA respectively.



W badaniach wykorzystano celowo zaprojektowane
i wykonane w Instytucie Techniki i Aparatury Medycznej
w Zabrzu stymulatory B.Stim-1 i B.Stim-2.

B.Stim-1 wykonany byt do stymulaciji elektrycznej zrostu
kostnego w uktadzie inwazyjnym, potocznie nazywanym
réwniez ,potinwazyjnym”. W metodzie tej katode stanowit
wkret zespolenia kostnego Zespol-mikro, pokryty warstwg
weglowg z pozostawiong strefg pasywna. Pozostate wkrety
kostne byty w catosci pokryte warstwg weglowa. Anode
za$ stanowita siatka ze stali austenitycznej wszczepiona
podskdrnie na wysokosci miejsca ztamania. W badaniach
zastosowano przebieg pradu impulsowego jednofazowego
z odcieciem sktadowe;j statej o amplitudzie 70 pA, wypetnie-
niu 25 % i czestosci 1Hz. Srednia warto$é amplitudy prze-
biegu wynosi 17,5uA, a $rednia warto$¢ pradu przebiegu
jest rowna OpA.

Stymulator B.Stim-2 zastosowano do stymulacji elek-
trycznej zrostu metodg pojemnosciowa. Katode i anode
stanowig elektrody z siatki stalowej austenitycznej wszcze-
piane podskoérnie po obydwu stronach konczyny na wyso-
kosci miejsca ztamania. Wkrety kostne wchodzace w sktad
system stabilizujgcego pokryte byly w catosci
warstwg weglowg. Do badan wykorzystano
przebieg pradowy prostokatny, dwufazowy, sy-
metryczny, o czestotliwosci 60kHz i amplitudzie
2,0mA, modulowany przebiegiem sinusoidalnym
o czestotliwosci 1 Hz. Srednia warto$é pradu
tego przebiegu wynosi 1,0mA.

Kroliki zostaty podzielone na grupy, dla ktérych
okres elektrostymulaciji metoda pétinwazyjnag lub
pojemnosciowg wynosit 1, 2, 4, 6 i 12 tygodni.
W kazdej grupie znajdowaty sie ponadto kroliki,
ktére posiadajac zespolone odtamy kostne nie
byly poddane zabiegowi stymulacji. Stanowity |8
one grupe kontrolna.

W celu okreslenia wptywu réznych metod
i parametrow elektrostymulacji na ewentu-
alne procesy korozyjne implantéw, zastoso-
wane w warunkach elektrostymulacji zrostu
kostnego, dokonano przed i po badaniach:

1) pomiaru masy wkretéw kostnych, stoso-
wanych do stabilizacji odtaméw z doktadnoscig
5-10%5 g,

2) obserwaciji powierzchni prébek za pomocg
mikroskopu stereoskopowego oraz elektronowe-

RYS.1. Powierzchnia wkreta kostnego z warstwa we-
glowa po 24 tygodniowej elektrostymulacji metoda
polinwazyjna, SEM.

FIG.1. Bone screw with the carbon coating after
24 weeks of electrostimulation (semi-invasive
method), SEM.

The B.Stim-2 stimulator was applied to stimulate the bone
union by means of the capacitive method. Both the cathode
and the anode are made of the stainless steel mesh. The
electrodes were implanted subcutaneously in the fracture
site. The applied bone screws were fully coated with the
carbon layer. The rectangular, symmetric, diphase current
of the frequency equal to 60kHz and the amplitude equal to
2,0mA, modulated with the sinusoidal run of the frequency
of 1Hz was applied in the research. The mean value of the
current is equal to 1,0mA.

The rabbits were divided into several groups. The elec-
trostimulation (semi-invasive or capacitive) period was equal
to 1, 2, 4, 6 and 24 weeks. Each group consisted of the
control group (the “non-stimulated” rabbits).

In order to evaluate the influence of the diverse elec-
trostimulation methods on the corrosion resistance of
implants, the following steps were taken before and after
the research:

1) measurements of the bone screws mass (accuracy
5-10°g),

2) microscopic observations (with the use of the stere-
oscopic and
the scanning
electron micro-
scope)

Results

The mass
measurements
of the bone
screws coated
with the pas-
sive and carbon
layer (applied in
the semi-inva-
sive method) did
not reveal any
mass changes.
Observations of
the bone screws
coated with the
carbon layer car-
ried out in the
scanning elec-

go mikroskopu skaningowego.
Wyniki

Pomiary masy wkretéow kostnych pokrytych § 1
warstwg pasywna i weglowg wchodzacych w i
skfad stabilizatora kostnego, ktérego jeden z
wkretow stanowit katode w potinwazyjnej me- { ’
todzie stymulacji, nie ujawnity zmiany ich masy.
Obserwacje powierzchni wkretow kostnych z
warstwg weglowa z wykorzystaniem mikroskopu
elektronowego, skaningowego nie ujawnity zad-
nych uszkodzen korozyjnych (RYS.1). Jednakze .
w przypadku wkreta kostnego, ktéry stanowit ka- ¥,
tode podczas elektrostymulacji, na powierzchni z .

tron microscope
fJ did not reveal
any corrosion
damage (FIG.1).
However, the
bone screw with
the passive layer
applied as the
cathode was lo-
cally etched. The
etched regions
were localized
on the thread
(FIG.2). They
were observed

warstwg pasywng zaobserwowano pojedyncze,

only on the bone

lokalne wytrawienia (RYS.2). Byty one zlokali-
zowane przy wierzchotku gwintu oraz posiadaty
powierzchniowy charakter. Zaobserwowano je
wytgcznie na powierzchni wkretow wykorzysty-
wanych jako elektrody przez okres 24 tygodni.
W przypadku wkretow pokrytych warstwg
weglowa, wchodzacych w sktad stabilizatora

RYS.2. Lokalne wytrawienia na powierzchni wkreta
kostnego (katody) z warstwa pasywna po 24 tygo-
dniowej elektrostymulacji metoda pétinwazyjnej,
SEM.

FIG.2. Locally etched areas on the passive surfa-
ce of the electrode (cathode) after 24 weeks of
electrostimulation, SEM.

screws used as
the cathodes for
24 weeks.

The gravi-
metric meas-
urements of the
bone screws

75

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000  =umm

Ll



76

BI® MATERIALS

odfamoéw kostnych, znajdujacych sie w warunkach elektro-
stymulacji metodg pojemnosciowa, pomiary grawitometycz-
ne nie ujawnity zmiany ich masy. Obserwacje powierzchni
wkretow kostnych z warstwg weglowg z wykorzystaniem
mikroskopu elektronowego, skaningowego nie ujawnity
zadnych uszkodzen korozyjnych.

Whioski

Na podstawie przeprowadzonych mozna stwierdzic:

1. warunki elektrostymulacji zrostu kostnego u krélikéw
metodg poétinwazyjna, z wykorzystaniem pradu impulso-
wego bez sktadowej statej nie inicjujg korozji implantéw ze
stali Cr-Mo-Ni z warstwami weglowa. Nieliczne wytrawienia
Zlokalizowane na powierzchni pasywnej wkretdéw kostnych,
wykorzystywanych jako katody w pdétinwazyjnej metodzie
elektrostymulacji, majg charakter lokalny i nie powodujg
mierzalnych z doktadnoscig 5*10° g zmian masy,

2. warunki elektrostymulacji zrostu kostnego u krélikow
metodg pojemnosciowg z wykorzystaniem pradu prosto-
katnego, dwufazowego, symetrycznego o czestotliwosci
60kHz i amplitudzie 2,0mA, modulowanego przebiegiem
sinusoidalnym o czestotliwosci 1Hz nie inicjujg korozji im-
plantéw ze stali Cr-Mo-Ni z warstwg weglowa,

3. uzyskane wyniki sg zgodne z wynikami uzyskanymi w
badaniach wptywu réznych metod i parametréw elektrosty-
mulagciji in vitro w ptynie fizjologicznym Tyroda [7].
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with the carbon layer (used in the capacitively coupled
electrical field method) did not reveal significant mass
changes. Observations of the bone screws coated with the
passive-carbon layer carried out in the scanning electron
microscope did not reveal any corrosion damage.

Conclusions

On the basis of the results it can concluded that:
1. electrostimulation of bone union in rabbits with the use
of the semi-invasive method (the pulse current without con-
stant component) does not initiate corrosion of the stainless
steel implants coated with the passive and passive-carbon
layer. Sparse etchings observed on the bone screw with the
passive layer applied as the cathode in the semi-invasive
method are local and do not cause the significant changes
of mass.
2. electrostimulation of bone union in rabbits with the use
of the capacitively coupled electrical field method (the rec-
tangular, symmetric, diphase current of the frequency equal
to 60kHz and the amplitude equal to 2,0mA, modulated
with the sinusoidal run of the frequency of 1Hz) does not
initiate corrosion of the stainless steel implants coated with
the carbon layer.
3. the obtained results are compatible with the results ob-
tained from the tests carried out in the Tyrode physiological
solution [7].
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Streszczenie

W pracy przedstawiono ocene dziatania hemoli-
tycznego i hemostatycznego matryc zelatynowo-al-
ginianowych oraz matryc sieciowanych mleczanem
wapnia po czasowym kontakcie z krwig w badaniach
in vitro. Na podstawie uzyskanych wynikow badan
stwierdzono, Ze matryce nie wywotujq istotnych zmian
w warto$ciach odsetka hemolizy i stezenie hemoglo-
biny osoczowej. Powodujgq aktywacje uktadu krzep-
niecia, skrocenie czasu rekalcynacji krwi i wydtuzenie
APTT. Warto$ci pomiarowe mieszczq sie w zakresie
wartosci referencyjnych oznaczonych parametrow.

Stowa kluczowe: matryce zelatynowo-alginia-
nowe, dziatanie hemolityczne, aktywacja uktadu
krzepnigcia

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 76-81]

Wprowadzenie

Materiaty polimerowe sg stosowane w medycynie jako
opatrunki oraz materiaty hemostatyczne [1,2]. Zastosowanie
polimerowych nosnikéw lekéw w postaci implantéw pozwala
na uzyskanie przedtuzonego w czasie uwalniania sub-
stancji leczniczej w Scisle okreslonym miejscu. Natomiast
uzycie do ich otrzymania polimeréw biodegradowalnych
oraz resorbowalnych umozliwia uzyskanie postaci leku
nie wymagajacej ponownej interwencji chirurgicznej. Od
dawna sg znane zalety miejscowego podawania substancji
leczniczej w opatrunkach z polimerow bioresorbowalnych,
takich jak zelatyna i alginiany. Stwierdzono, ze zelatyna
w preparatach do podania parenteralnego powodowata
spowolnienie uwalniania leku [3]. Na bazie wyzej opisanych
polimeréw opracowano technologie wytwarzania porowatej
matrycy Zelatynowo-alginianowej, jako no$nika dla substan-
cji leczniczej, ktdra tak jak zastosowane polimery powinna
odznaczac sie biologiczng obojetnoscig [4-7]. Badania
w kontakcie z krwig matryc Zzelatynowo-alginianowych po-
zwolg na okresleniu wzajemnych oddziatywan pomiedzy
matrycg, a elementami morfotycznymi i biatkami krwi.

Celem pracy byta ocena wplywu matryc zelatynowo-
alginianowych na elementy morfotyczne i biatka krwi
w warunkach in vitro w ukfadzie statycznym.

Materiat

Do badan uzyto dwoch rodzajéw matryc zelatynowo-al-
ginianowych o strukturze gabki przygotowanych w Katedrze
Technologii Leku AM we Wroctawiu. Gagbki uzyskano po-
przez spienienie mieszaniny jatowych roztworéw zelatyny
(20%), alginianu sodu (4%) w stosunku 8:2 i glicerolu
w ilosci 3% masy zelatyny. Dodatkowo jedng z serii poddano
sieciowaniu za pomocg 4% roztworu mleczanu wapnia.
Uzyskane spienione mieszaniny liofilizowano przez 24 h.
Otrzymano suche jatowe matryce w postaci ggbek w ksztal-
cie walca o srednicy okoto 8,5mm i wysokosci okoto 3cm
o0 masie okoto 0,0250+0,0069.

Metody

Badania cech farmaceutycznych

Dla wytworzonych, gabek wykonano badania cech far-
maceutycznych: oznaczenie sredniej gestosci teoretycznej
zdolnosci sorpcyjnych [4-7].

Abstract

The paper presents an evaluation of hemolytic
and hemostatic activity of gelatin-alginate matrixes
and cross-linking of the matrix with calcium ions after
contact with human blood in vitro studies. In view of
the results in has been reported that a matrix does not
cause important quantitative changes in the percenta-
ge of hemolysis and free hemoglobin concentration.
In the plasma coagulation system evaluation blood
recalcyfication time was shortened and activated
partial thromboplastin time (APTT) was prolonged.
That suggested that coagulation processes were
activated.

Keywords: gelatin-alginate matrixes, hemolytic
action, coagulation system activation

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 76-81]

Introduction

Polymeric materials are used in medicine as dressings
and hemostatic materials [1,2]. Use of polymeric carriers of
drugs in the form of implants will allow to obtain release of
therapeutic substance in precisely defined place prolonged
in time. On the other hand the achievement of the form of
drug not requiring a new surgical intervention is enabled
by their use to obtain biodegradable polymers. The values
of local application of therapeutic substance in dressings
from bioresorbable polymers such as gelatin, alginates have
been known for a long time. It was observed that gelatin in
preparations for parenteral application caused slowness
of drug release [3]. On the basis of the above described
polymers the technology of production of porous gelatin-
alginate matrix as a carrier for therapeutic substance was
worked out which should show, similarly as the used poly-
mers, biological neutrality [4-7]. Studies of gelatin-alginate
matrixes in contact with blood will allow to determine mutual
reactions between the matrix and the morphotic elements
and blood proteins.

The purpose of the work was evaluation of the influence
of gelatin-alginate matrixes on the morphotic elements and
blood proteins in conditions in vitro in the static system.

Material

Two kinds of gelatin-alginate matrixes with the sponge
structure prepared in Department of Drug Form Technology
in Wroclaw Medical University were used. Sponges were
obtained through foaming of a mixture of sterile solutions
of gelatin (20%), sodium alginate (4%) in relation 8:2 and
glycerol in quantity of 3% gelatin mass. Additionally, one of
the series was cross-linked with the help of 4% solution of
calcium lactate. The obtained mixtures were lyophilized over
24 hours. Dry sterile matrixes in the form of sponges, shape
of a cylinder, with diameter about 8.5mm and height about
3cm, with mass about 0.0250+ 0.006g were obtained.

Methods

Pharmaceutic features studies

Determination of mean theoretical density [4-7] and sorp-
tion ability were performed for the obtained sponges.
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Badania w kontakcie z krwig wykonano w Zaktadzie
Chirurgii Eksperymentalnej i badania biomateriatow AM we
Wroctawiu. Doswiadczenia przeprowadzono na krwi ludz-
kiej pobranej na cytrynian sodu (1:10,V:V) oraz na osoczu
ubogoptytkowym. Proporcje materiatu do krwi dobrano
dosdwiadczalnie [8—15]].

Badanie dziatania hemolitycznego

Oznaczenie odsetka hemolizy

Roztwor chlorku sodu z gabka (0,020+0,006g/5ml) oraz
bez materiatu inkubowano przez 24 h w temp. 37°C. Nastep-
nie dodano zgeszczonych erytrocytéw (20pl) i wstawiono do
temp. 37°C na okres 4 h. Z oznaczenia absorbancji w prébie
badanej i kontroli obliczono odsetek hemolizy [10,12].

Oznaczenie hemoglobiny pozakrwinkowej

Krew cytrynianowag z gabka zelatynowa (0,0108+0,004g
/2ml) oraz bez materiatu (kontrola) inkubowano przez 24h w
temp. 37°C. Nastepnie krew wirowano i w 0soczu oznaczono
stezenie hemoglobiny pozakrwinkowej, osoczowg, metodg
Drabkina [10,12-14].

Ocena morfologiczna skladnikow krwi

Ocenie poddano barwione rozmazy z krwi kontrolnej i
po kontakcie z gabkami w ktorych okreslono morfologie
erytrocytéw, granulocytéw, monocytow, limfocytow jak i
krwinek ptytkowych. Rozmazy barwiono metodg Maya,
Grunwalda and Giemsy i oceniono pod imersjg w mikro-
skopie [10,12-14].

Badania dziatania hemostatycznego

Oznaczenie czasu krzepniecia (rekalcynacji) petnej krwi

Ludzka krew cytrynianowa inkubowano z probka mate-
riatu (0,0025+0,007g g/0,5ml) przez 15, 30, 60 i 120 min. w
temp. 37°C. Nastepnie dodano réwng objetos¢ r-ru chlorku
wapniowedo i mierzono czas krzepniecia krwi. Pomiar
zakonnczono w momencie pojawienia sie pierwszych nitek
fibryny. Réwnolegle wykonano pomiary dla krwi kontrolnej,
bez materiatu [10,12,15].

Oznaczenie czasu krzepniecia osocza cytrynianowego

Osocze cytrynianowe wraz z probka materiatu
(0.0072+0,005g/1,4ml) oraz bez materiatu (kontrola) inku-
bowano przez 15, 30, 60, 120 min w temp. 37°C. W osoczu
oznaczono czas czesciowej tromboplastyny po aktywacji
(PTT), aktywnos$c¢ czynnika Xll, czas protrombinowy (PT),
czas trombinowy (TT) i stezenie fibrynogenu (Fb). Pomiary
wykonano na koagulometrze Coag Crom 3003, firmy Bio-
Ksel [12,16,17,18,19].

Analiza statystyczna

Wyniki badan poddano analizie statystycznej. Obliczono
wartos$ci srednie i odchylenie standardowe. Istotne réznice
w $rednich wartosciach okreslono testem T dla préb zalez-
nych. Przyjeto, ze wspotczynniki korelacji sg istotne przy
*p <0.05, **p<0.01, ***p<0.001.

Wyniki
Srednia gesto$é teoretyczna gabek zelatynowo-alginia-

mowych byta dwukrotnie mniejsza niz gagbek modyfikowa-
nych mleczanem wapnia (0,262+0,032g/cm?®). Charakteryzo-

Blood studies

Studies in contact with blood were performed in Depart-
ment of Experimental Surgery and Biomaterials of Wroclaw
Medical University. The experiments were performed on
human blood taken for sodium citrate (1:10, V:V) and on
average-platelet-rich plasma. The proportions of the material
to blood were chosen experimentally [8—15].

Hemolytic studies

Determination of hemolysis percentage

Solution of sodium chloride with sponge (0.020+0,006g/5ml)
and without material was incubated over 24hours at temper-
ature 37°C. Next, condensed erythrocytes (20ul) were added
and put into temperature 37° C for the period of 24 hours The
percentage of hemolysis was calculated from the determina-
tion of absorbance in the tested sample and control [10,12].

Determination of extracellular hemoglobin

Citrate blood with gelatin sponge (0.0108+0,008g/2ml) and
without material /control/ was incubated over 24 hours at tem-
perature 37° C. Next, the blood was centrifuged and the con-
centration of extracellular, plasmatic hemoglobin was deter-
mined in plasma with cyanomethemoglobin method [10,12-14].

Morphological evaluation of blood elements

Stained smears of blood were evaluated; morphology of
erythrocytes, granulocytes, monocytes, lymphocytes as well
as thrombocytes were determined. Smears of control blood
and after contact with sponges were stained with Maya,
Grunwalda and Giemsy methods.The smears were observed
in immersive magnification a light microscope [10,12-14].

Hemostatic action studies

Determination of recalcification time

Human citrate blood was incubated with material sample
(0.0025+0,007g/0.5ml) over 15, 30, 60 and 120 minutes. at
temperature 37°C. Next, an equal volume of calcium chloride
was added and recalcification time of blood was measured.
The measurement was finished with appearance of first
threads of fibrin. Simultaneously, measurement was made
for control blood, without material [10, 12, 15].

Determination of coagulation time of citrate plasma
Citrate plasma with material sample (0.0072+0,005g/1.4ml)
and without material (control) was incubated over 15, 30, 60
and 120 min. at temp. 37°C. In the plasma were assessed:
activated partial thromboplastin time (APTT), factor Xl
activity (FXII), prothrombin time (PT),thrombin time (TT)
and fibrinogen concentration (Fb). The measurements were
performed at +37°C using coagulometer Coag. Crom 3003
by Bio-Ksel, Poland [12,16,17,18,19].

Statistic analysis

The results were subjected to statistical analysis. Arith-
metical mean and standard deviation were counted. Impor-
tant differences in mean values were estimated by the test T
for dependent samples. It was assumed that correlation co-
efficients were essential at: *p<0.05, **p<0.01, ***p<0.001.

Results

Mean theoretical density of gelatin-alginate sponges
was twice lower then sponges modified with calcium lactate
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Matryca H Hb
Matrix [%] [g/ml]
ZellAlg/Mlecz Ca 0,88 0,10 38,47 £1,83

ZellAlg 0,99 £ 0,11 31,03 3,14 |I

Gestosc
teoretyczna
Th tical
cOretica (1g water of absorbed by 1 g

density of matrix) I|

Zdolnosci sorpcyjne
Sorption capacity

[g/cm?]
ZellAlg/Mlecz Ca | 0,262 + 0,032 3,461£0,481 TAB.ELA & Warto?scl sl el )| §te-
zenie hemoglobiny (Hb) w osoczu po kontakcie z
H Zel/Alg 0,142 + 0,007 4,740 + 0,444 ‘l matrycami zelatynowo-alginianowymi (Z_eIIAIg)
i modyfikowanych mleczanem wapnia (Zel/Alg/
TABELA 1. Wtasciwosci farmaceutyczne matryc Miecz Ca)
zelatynowo-alginianowych (Zel/Alg) i modyfikowa- TABLE 2. Hemolysis percentage and extracellular
nych mleczanem wapnia (Zel/Alg/Mlecz Ca) hemoglobin concentration in plasma after contact
TABLE 1. Pharmaceutic properties of gelatin- with (the) gelatin-alginate matrixes (Zel/Alg) and
alginate matrixes (Zel/Alg) and modified calcium modified calcium lactate (Zel/Alg/Mlecz Ca)
lactate (Zel/Alg/Mlecz Ca). (0.262+0.032g/cm?). They were also characterized with bet-
waly sie tez lepszymi zdolnosciami sorpcyjnymi, pochtaniaty ter sorption abilities because they absorbed almost 5g of
one bowiem blisko 5g wody na 1g gabki podczas gdy matry- water for 1g of sponge while cross-linking matrixes absorbed
ce sieciowane pochfaniaty okoto 3,5 gram wody na 1gram about 3.5 grams of water for 1 gram of sponge (TAB.1). Es-
gabki (TAB.1). W badaniach dziatania hemolitycznego z sential differences in the values of hemolysis percentage
uzyciem zageszczonych krwinek czerwonych nie stwierdzo- were not observed in studies of hemolytic action with use of
no istotnych réznic w wartosciach odsetka hemolizy (TAB.2). condensed erythrocytes (TAB.2). The mean value of hemoly-
Srednia wartos¢ od- Matryca Skrécenie CT Wydtuzenie APTT sis percentage, no matter
setka hemolizy, beg Matrix w poréwnaniu do kontroli w poréwnaniu do kontroli what kind of material was
wzgledu na rodzaj Czas kontaktu 15 min 30 min 60 min 120 min 15 min 30 min 60 min 120 min |[CEECRCI RGN
uzytego materiatu, Shortened CT Prolonged APTT permissible value (3%).
nie przekroczyta in comparsion with control in comparsion with control Concentration of Hb in
dopuszczalnej war- Contact time | 15min 30 min 60 min 120 min || 15 min 30 min 60 min 120 min || [LESMERCIMCIE ylele 1ilEle}
tosci (3%). Stezenie [%] [%] sponges was similar to
Hb w osoczu dla ga- || zeyaigimiecz ca 42 39 43 49 75 70 45 47 [[the control value (27.44

ZellAlg 56 53 56 55 13 20 18 19 for modified ones was

increased. The observed
values of plasmatic he-
moglobin concentration
did not exceed 40 mg/

bek nie modyfikowa-
nych byta zblizonal
do wartosci kontrol-
nej (27,44+1,23), a
dla modyfikowanych
wartos¢ byta zwiek-

| +1.23) and the value

TABELA 3. Wartosci czasu rekalcynacji krwi (CT) i czasu czescio-
wej tromboplastyny po aktywacji osocza po kontakcie z gabkami
zelatynowo-alginianowymi (Zel/Alg) i modyfikowanych mleczanem
wapnia (Zel/Alg/Mlecz Ca) w funkcji czasu.

szona. Stwierdzone  yap) E 3. Recalcyfication shortened percentage (CT) and activated  d! of the correct value
wartosci  stezenia = partial thromboplastin time prolonged percentage after contact with (TAB.2). No essential
hemoglobiny 0s0-  gejatin-alginate matrixes (Zel/Alg) and modified calcium lactate  changes were observed

czowej nie przekro- - (7e|/Alg/Mlecz Ca) in time function. in the morphological pic-
Matryca EXII
Matrix i Aktywnos¢ / Activiy
' [%]
15 56,03+4,62 *** 7,66+1,63*** 13,25+0,15* 11,76+0,10** [ 4,61+0,03
ZellAlg/Mlecz Ca 30 54,434+4,62 *** 5,33+1,54*** 13,52+0,21** | 11,53+0,05** | 4,62+0,03
60 46,63+1,10 *** 5,66+2,01*** 13,38+0,14*** | 11,78+0,16** | 4,56+0,08
120 47,02+1,53 *** 5,563+1,89*** 13,24+0,21*** | 11,86+0,10* | 4,56+0,07
15 31,92+ 0,29 100,0042,51 12,90+0,14 11,10+£0,20 | 4,65+0,02
Kontrola 30 32,02+ 0,30 99,0042,64 12,82+0,24 11,08+0,13 | 4,63+0,09
60 32,13+0,26 95,00+2,47 12,73+0,19 11,16+0,10 | 4,70+0,04
120 32,22+0,34 98,00+2,78 12,60+0,16 11,86+0,10 | 4,67+0,05
15 37,160,47* 6,27+1,33*** 12,60+0,20 10,96+0,31 | 4,51+0,05
Zel/Alg 30 40,37+0,16*** 4,78+2,22** 12,47+0,15 11,40+0,26 | 4,36+0,08
60 42.07+0,35*** 4,53+1,85** 13,20+0,13 10,70+0,26 | 4,39+0,03
120 42,50£0,11*** 4,49+1,90*** 13,40£0,10 10,60£0,22 | 4,37+0,04
15 33,27+0,74 100,0042,51 12,47+0,16 10,83+0,15 | 4,48+0,07 w CD
30 33,76+0,65 99,00+2,64 12,1740,15 11,03+0,15 | 4,30+0,05 o
Kontrola 60 35,5040,20 95,004+2,47 12,46+0,15 10,07+0,31 [ 4,33+0,06
120 35,56+0,25 98,0042,78 12,56+0,15 10,03+0,25 [ 4,49+0,08 <
*p<0,05, **p<0,01, ***p<0,001 réznica istotna w poréwnaniu do kontroli O
*p<0,05, **p<0,01, ***p<0,001 differences of statistic importance in relation to the control P m
TABELA 4. Wartosci czasu czesciowej tromboplastyny po aktywacji (APTT), czasu protrombinowego (PT) czasu o LIJ
trombinowego (TT) i stezenie fibrynogenu (Fb) w osoczu kontrolnym i po kontakcie z matrycami zelatynowo- |—
alginianowymi (Zel/Al) i modyfikowanych mleczanem wapnia (Zel/Alg/Mlecz Ca) w funkcji czasu L
TABLE 4. Activated partial thromboplastin time (APTT), factor Xll activity, prothrombin time (PT), thrombin time L
(TT) and fibrinogen concentration (Fb) in the control plasma and after contact with the gelatin-alginate matrixes = E
(Zel/Alg) and modified calcium lactate (Zel/Alg/Mlecz Ca) in time function.
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czyty 40 mg/dl wartosci prawidtowej (TAB.2). Po kontakcie
krwi z ggbkami nie stwierdzono istotnych zmian w obrazie
morfologicznym sktadnikéw krwi. Krwinki czerwone miaty
postac¢ echinocyta. Krwinki biate byty prawidtowego ksztattu
nie obserwowano zmian w obrazie jgdra komérkowego.
Krwinki ptytkowe byly utozone luzno oraz w zlepach po
kilka i kilkanascie komérek. W osoczu po kontakcie z
gabkami stwierdzono istotne wydtuzenie APTT (p<0,001)
w poréwnaniu do grupy kontrolnej. Dla gabek modyfiko-
wanych wartosci APTT byly przedtuzone w poréwnaniu do
niemodyfikowanych. Aktywno$¢ czynnika XlI byta zmniej-
szona istotnie (p<0,001) od wartosci kontrolnej. Dla gabek
modyfikowanych wartosci PT i TT byty rowniez istotnie
wydtuzony (p<0,01), natomiast stezenie fibrynogenu we
wszystkich czasach pomiaru byto na poréwnywalnym po-
ziomie i nie réznito sie od wartosci kontrolnej. Oceniane
gabki istotnie (p<0,001) skracajg czas krzepniecia krwi
cytrynianowej po uwapnieniu(TAB.3,4). Czas rekalcynac;ji
dla ggbek modyfikowanych jest zmniejszony w poréwnaniu
do niemodyfikowanych (TAB.3).

Omowienie

Matryce zelatynowo-alginianowe oraz modyfikowane
mleczanem wapnia poddano czasowemu kontaktowi z
krwig celem okresleniu wzajemnych oddziatywan pomiedzy
materiatem a elementami morfotycznymi oraz biatkami krwi.
Matryce w kontakcie z krwig ulegaly przejsciu w zel. Ma-
tryce modyfikowane jonami wapnia posiadaty zageszczong
strukture prawdopodobnie w wyniku usieciowania kwasu
alginowego, a co za tym idzie zmniejsza mozliwos¢ wigzania
wody w porach matrycy. Zmniejszenie zdolnosci sorpcyjnych
jest takze wynikiem powstawania alginianu wapnia, ktory w
wodzie jest nierozpuszczalny i nie ulega pecznieniu w takim
stopniu jak sél sodowa [7]. Réznice w oznaczanych war-
tosciach parametréw farmaceutycznych mogg mie¢ istotny
wplyw podczas kontaktu z tkankami. Dziatanie hemolityczne
matryc okreslone poprzez pomiar stopnia hemolizy erytrocy-
téw, stezenia hemoglobiny osoczowej i oceny morfologicznej
elementéw krwi. Badania wykonano na petnej krwi cytrynia-
nowej. Srednia warto$¢ odsetka hemolizy, bez wzgledu na
rodzaj uzytego materiatu, nie przekroczyta dopuszczalnej
wartosci 3%. Stezenie Hb w osoczu byto ponizej wartosci
40 mg/dl, bedaca gérng wartoscig zakresu normy [12].
Dziatania hemostatyczne matryc oceniono w oparciu o
pomiar czaséw krzepniecia krwi i osocza cytrynianowego.
Aktywacje uktadu krzepniecia, zaleznego od czynnikéw
kontaktu (uktad wewnatrzpochodny), oceniono testem
APTT oraz poprzez oznaczenie aktywnosci czynnika XII.
Aktywacje uktadu krzepniecia, zalezng od tromboplastyny
tkankowej (uktad zewnatrzpochodny), oceniono testem
PT. Pomiarem tgczacym obydwa uktady byt test TT- czas
trombinowy, ktéry wyznacza konwersje fibrynogenu w
fibryne i zalezy od ilosci fibrynogenu. Analiza zmian w war-
tosciach parametréw krzepniecia postuzyta do okreslenia
stopnia aktywacji osoczowego uktadu krzepniecia przez
badane matryce. Gabki zelatynowo-alginianowe skracajg
czas krzepniecia krwi cytrynianowej po uwapnieniu oraz
wydtuzajg APTT i zmniejszajg aktywnos$¢ czynnika XII.
Matryca zelatynowo-alginianowa modyfikowana mleczanem
wapnia szybciej aktywuje krzepniecie krwi (skrocone CT),
oraz znaczaco wptywa na wartos¢ APPT. Czas kontaktu
tych gabek z osoczem miat wplyw na oznaczenie. Po 15 i
30 minutach kontaktu stwierdzone wydtuzenie, ktére byto
zwigkszone w poréwnaniu do wartosci po 60 i 120 minu-
tach. Roéznice te moga by¢ zwigzane z przejscia postaci
gabki w zel, powodujac lepszy kontakt z biatkami osocza
jak réwniez ze sktadnikami odczynnika APTT (glinka krze-

ture of blood elements after contact with sponges. Eryth-
rocytes had the form of echinocyte. Leukocytes had the
correct shape and no changes were observed in the picture
of cell nucleus. Thrombocytes were set loosely in clumps
containing several or more then ten cells.

Essential prolongation APTT (p<0.001) was observed in
plasma after contact with sponges in comparison with
control. For modified sponges the values APTT were pro-
longated in comparison with non-modified ones. Activity
of factor Xll was essentially decreased (p<0.001) than the
control value. For modified sponges values PT and TT were
also essentially prolongated (p<0.01), however fibrinogen
concentration in all measurement times was on a compara-
ble level and was not different from control. The evaluated
sponges essentially (p<0.001) shorten coagulation time of
citrate blood after calcification (TAB.3,4). Recalcification
time for modified sponges is decreased in comparison with
non-modified ones (TAB.3).

Discussion

In the studies of density and sorption ability gelatin-algi-
nate sponges show that an addition of substance for flexibil-
ity (glycerol) and cross-linking factor (calcium lactate) influ-
ences the change of physicochemical parameters of matrix.
Matrixes modified with calcium ions possessed condensed
structure (stiffened) obtained, probably, as the result of
cross-linking of alginate acid which decreases water binding
in matrix pores. The decrease of sorption abilities is also
the result of appearance of calcium alginate which is not
soluble in water and does not swell as much as sodium salt
[7] Differences in the determined values of pharmaceutical
parameters may have an essential influence in contact with
tissues. Gelatin-alginate matrixes and those modified with
calcium lactate were subjected to temporal contact with
blood in order to determine mutual reactions between the
material and morphotic elements and proteins of blood.
The matrixes in contact with blood changed into gel. The
hemolytic action of matrixes was determined through
measurement of the degree of hemolysis of erythrocytes,
plasmatic hemoglobin and morphological evaluation of blood
elements. The studies were performed on full citrate blood.
The mean value of hemolysis percentage, no matter what
kind of material was used, did not exceed the permissible
value 3%. Concentration of Hb in plasma was below value
40 mg/dl which is the upper value of standard range [12].
The hemostatic action of matrixes was evaluated on the
basis of measurement of recalcification time of blood and
citrate plasma. The activation of coagulation system, de-
pendent on the contact factors (endogenous system), was
evaluated with test APTT and through determination of the
activity of factor XllI. The activation of coagulation system,
dependent on tissue thromboplastin (exogenous system) ,
was evaluated with test PT. Test TT — thrombin time which
determines conversion of fibrinogen into fibrin and depends
on the amount of fibrinogen is the measurement connect-
ing both systems. The analysis of changes in the values of
coagulation parameters was used to determine the level of
activation of plasmatic coagulation system by the studied
matrixes. Gelatin-alginate sponges shorten coagulation time
of citrate blood after calcification and prolongate APTT and
decrease the activity of factor Xll. Gelatin-alginate matrix
modified with calcium lactate more quickly activates blood
coagulation (shortened CT) and significantly influences the
value of APTT. The contact time of those sponges with plas-
ma influenced the determination. After 15 and 30 minutes of
contact, prolongation was observed which was increased in
comparison with the value after 60 and 120 minutes. Those



mionkowa i chlorek wapnia). Zmiana postaci gabki (zel)
najprawdopodobniej spowodowata zmniejszenie czynnika
XIlI jest zwigzane z jego inaktywacjg, wywotang kontaktem
ze skfadnikami gabki zelatynowo-alginianowej. Wydtuzajg
one rowniez na wartosci PT i TT bez wptywu na zmiane
stezenia fibrynogenu. Stwierdzone zmiany w osoczowym
ukfadzie krzepniecia dla ocenianych matryc nie przekraczajg
zakresu wartosci referencyjnych oznaczonych wskaznikéw
(PT:10,6-13,2-15,8s), (TT: 10,3-12,5-15,5), (Fb:0,3-6,0g/1).
Natomiast stwierdzone wartosci APTT dla ggbek modyfi-
kowanych nieznacznie przekraczata zakres normy (29,2-
36,5-43,8s).

Na podstawie przeprowadzonych badan i uzyskanych wyni-
kéw mozna stwierdzi¢, ze oceniane matryce zalatynowo-al-
ginianowych przyspieszajg proces krzepniecia krwi. Matryca
modyfikowana w wiekszym stopniu powoduje aktywacje
w wewnatrz- i zewnatrzpochodnym ukfadzie krzepniecia
(przedtuzony APTT i PT) bez wptywu na zmiane stezenia
fibrynogenu. Stwierdzone zmiany wartosci parametrow nie
przekraczajg istotnie zakresu wartosci referencyjnych dla
tych wskaznikdw, ma to znaczenie diagnostyczne.

Whioski

1. Matryce zelatynowo-alginianowe nie wywotujg dziatania
hemolitycznego.

2. Matryce zelatynowo-alginianowe aktywujg uktad krzep-
niecia.

3. Matryce zelatynowo-alginianowe modyfikowane mlecza-
nem wapnia w wiekszym stopniu oddziatywujg na elementy
morfotyczne i biatka krwi.
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Polym Med 32, 3-4, (2002), 11-19.

[7] Pluta J., Haznar D.: Properties and active substance release kine-
tics from gelatin-alginate matrices. Polym Med 36, 3, (2006), 16-24.
[8] PN-EN ISO 10993-12:2002: Biologiczna ocena wyrobéw medycz-
nych. Czesc¢ 12 : Przygotowanie prébek i materiatow odniesienia .
[9] PN-EN ISO 10993-1:2001: Biologiczna ocena wyrobéw me-
dycznych — Ocena i badania.

[10] PN-EN 30993-4:2002: Biologiczna ocena wyrobow medycz-
nych — czes¢4 Wybor badan interakcji z krwig.

[11] Szymonowicz M., towkis B: In vitro testing method of po-
lymers candidate destined for contact with blood. Polym Med 20,
1-4,(1990), 43- 54.

[12] Szymonowicz M., Pielka S., Owczarek A, Haznar D., Pluta D.:
Study on influence of gelatin-alginate matrixes on the coagulation
system and morphotic blood elements, Macromolecular Symposia
253, (2007), 71-76.

differences can be connected with transformation of the
sponge form into gel causing a better contact with plasma
proteins as well as with the elements of factor APTT (silicon
bole and calcium chloride). The change of the sponge form
(gel) most probably caused decrease of factor Xll and is
connected with its inactivation caused by contact with the
elements of gelatin-alginate sponge. They also prolongate
on values PT and TT without influence on the change of fi-
brinogen concentration. The observed changes in plasmatic
coagulation system for the evaluated matrixes do not exceed
the range of referential values of the determined indexes
(PT:10.6-13,2-15.8s), (TT:10.3-12,5-15.5), (Fb 0.3-6.0g/1).
But the observed values APTT for modified sponges slightly
exceeded the range of standard (29.2-36,5-43.8s).

On the basis of the carried out studies and obtained results
it can be assumed that the evaluated gelatin-alginate ma-
trixes quicken the process of blood coagulation. Modified
matrix causes activation in endo- and exogenous coagula-
tion system (prolonged APTT and PT) in a larger extend
without influence on the change of fibrinogen concentration.
He observed changes of parameters values do not exceed
essentially the range of referential values for those indexes,
it has a diagnostic significance.

Conclusions

1. Gelatin-alginate matrixes do not cause hemolytic action.
2. Gelatin-alginate matrixes activate coagulation system.
3. Gelatin-alginate matrixes modified with calcium lactate
react on morphotic elements and blood proteins

in a larger extent.
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Streszczenie

Oceniano wtasciwosci morfologiczne osierdzia
wtdknistego $wini stabilizowanego za pomocq kwasu
taninowego (TA) i/lub penicyliny (P). Obserwacje pro-
wadzono z wykorzystaniem mikroskopu optycznego.
Wykazano, Ze oddziatywanie TA lub P nie powoduje
istotnych zmian cech morfologicznych badanych tka-
nek. Udowodniono, ze kolejno$¢ oddziatywania TA
i P wptywa na efekt stabilizacji tkanek.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 82-84]

Wstep

Ocena wtasciwosci morfologicznych biomateriatéw
tkankowych nalezy do rutynowych badan wykonywanych
podczas optymalizacji procesow stabilizacji tkanek. Podczas
tych proceséw moze zachodzi¢ wiele zmian morfologicz-
nych. Pod wptywem czynnikéw sieciujgcych moze nastgpié
zwiekszenie integralnosci tkanki, utrata charakterystycznego
pofatdowania wiékien kolagenowych, utrata $rédbtonka i
mezotelium, a takze degradacja komoérek [1-3]. Sterylizacja
tkanek za pomoca antybiotykdéw umozliwia zachowanie cech
morfologicznych charakterystycznych dla tkanki natywnej
[3-5]. Celem pracy byta ocena wplywu kwasu taninowego
(TA) i/lub penicyliny (P) na wtasciwosci morfologiczne osier-
dzia widknistego $wini domowe;.

Materialy i metody

Prébki osierdzia wtdknistego swini domowej traktowano
2% roztworem TA w buforze PBS (pH 6,5) przez 4h i/lub
roztworem P (0,05 mg/1 ml roztworu Hanks’a), w temp. 4°C,
przez 24h. Tkanki poddano dziataniu roztworu pankreatyny
(PN) o stezeniu 1500mg/100ml 25mM Tris (pH 7,7), przez
3h, w temp. 37°C. Zmiany morfologii tkanek obserwowano
z wykorzystaniem mikroskopu optycznego Polyvar 2 (Leica)
przy powiekszeniu 200x. Tkanki barwiono hematoksyling
i erytrozyng. Do dokumentacji preparatow stosowano sy-
stem Quantimet 500 Plus.

Wyniki i dyskusja

Badania morfologii tkanki natywnej ujawnity zwartg
strukture istoty pozakomadrkowej z drobnymi szczelinami
(RYS.1). Po trawieniu jej za pomocg PN obserwowano
obrzek widkien fgcznotkankowych i utrate jader fibroblastéw
(RYS.2). Trawienie tkanki sieciowanej za pomocg TA nie po-
wodowato degradacji fibroblastéow (RYS.6), co wskazuje na
silny efekt stabilizacji tkanki. Traktowanie tkanki roztworem
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Abstract

Morphological properties of porcine fibrous peri-
cardium stabilized by tannic acid (TA) and/or penicillin
(P) were evaluated. Observations have been carried
out using optical microscope. It was shown that inte-
ractions between TA and P do not result in significant
changes in morphological features of examined tis-
sues. It has been demonstrated that sequence of the
tissue interaction with TA and P influences stabilization
effect of the tissue-derived biomaterial.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 82-84]

Introduction

The evaluation of morphological properties of the tissue-
derived biomaterials is a routine study carried out during
optimization of the tissue stabilization processes. Numerous
morphological changes may be a result of these processes.
Under influence of cross-linking agents, increase in the
tissue integrity, loss of characteristic collagen waving, as
well as loss of the endothelium and the mesothelium may
take place [1-3]. The tissues sterilization with the use of
antibiotics makes possible preservation of morphological
features characteristic for native tissue [3-5]. The aim of
this study was to evaluate the influence of tannic acid (TA)
and/or penicillin (P) on morphological properties of fibrous
pericardium of domestic pig.

Materials and methods

Samples of porcine pericardium of domestic pig were
treated with 2% solution of TAin PBS buffer (pH 6,5) during
4 h, and/or with the P-solution (0,05 mg/1 ml of Hanks solu-
tion) during 24h, at the temperature of 4°C. Tissues were
digested with solution of pancreatin (PN) of concentration
1500mg/100ml of 25mM Tris buffer (pH 7,7), during 3h, at
the temperature of 37°C. Changes in the tissue morphology
were observed using the optical microscope Polyvar (Leica)
under magnification 200x. Tissues were stained with hema-
toxylin and erythrosine. The preparation and documentation
were performed using Quantament 500 Plus System.

Results and discussion

Investigations of the native tissues morphology revealed
tight structure of extracellular matrix with small slits (FIG.1).
Swelling of connective fibers and a loss of fibroblast nucleus
were observed after the PN-digestion (FIG.2). Enzymatic
digestion of the TA-cross-linked tissues did not result in
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P nie powodowato istotnych zmian jej morfologii (RYS.3).
Nie obserwowano takze réznic w opornosci na trawienie
PN miedzy Swieza tkanka (RYS.2) i traktowang P (RYS.4).
Tkanka traktowana P zachowuje wtasciwosci morfologiczne
tkanki natywnej. P wraz z innymi antybiotykami (najczesciej
ze streptomycyng) jest wykorzystywana w produkcji bio-
materiatéw tkankowych [5]. Wprowadzenie antybiotykow
do inzynierii biomateriatow byto zwigzane z dgzeniem do
uzyskania czystosci mikrobiologicznej przy jednoczesnym
zachowaniu zywotno$ci komorek i funkcjonalnosci elemen-
tow macierzy pozakomédrkowej [5]. Antybiotyki stosowane
s na etapie transportowania, sterylizacji i przechowywania
tkanek [5-7].

Aldehyd glutarowy (GA) jest czynnikiem sieciujgcym sto-
sowanym powszechnie do stabilizacji tkanek zwierzecych,
w celu zwiekszenia ich odpornosci na biodegradacje [8].
Cytotoksycznosc i kalcyfikacja tak przygotowanych biomate-
riatdw spowodowaty poszukiwanie innych metod, wigczajac
zastosowanie TA [2]. Tkanka stabilizowana za pomocg TA
(RYS.5) nie wykazywata istotnych zmian morfologicznych w
poréwnaniu z materiatem natywnym (RYS.1), co pokazaty
rowniez wyniki wczesniejszych badan [2,3]. Tkanka trakto-
wana TA posiadata bardziej regularng strukture, a widkna
tacznotkankowe byly mniej pofalowane (RYS.5).

Potfaczenie oddziatywania antybiotykow i czynnikéw
sieciujgcych w przetwarzaniu tkanek zwierzecych stanowi
nowe podejscie do ich stabilizacji. W niniejszej pracy zapro-
ponowano zastosowanie P podczas transportowania tkanek
przed ich stabilizacjg za pomocg TA, a takze przechowy-
wanie tkanek w roztworze P po ich stabilizacji. Uzyskane
wyniki wykazaty istotny wptyw kolejno$¢ oddziatywania
TA i P na obraz histologiczny tkanek. Tkanka poddana
dziataniu TAi P wykazywata zwartg strukture, z nielicznymi
szczelinami istoty pozakomoérkowej (RYS.7). Stabilnos¢ tak
uzyskanej struktury potwierdza opornosc tkanki na trawienie
PN (RYS.8), natomiast w wyniku odwrotnej kolejnosci od-
dziatywania poszczegolnych czynnikéw z tkankg nastgpito
poszerzenie Srednicy widkien tkankowych i rozmycie ich
struktury (RYS.9). Tkanka ta réwniez jest mniej oporna na
trawienie PN (RYS.10), niz tkanki stabilizowane TA (RYS.6)
oraz TAi P (RYS.8).

WhiosKki

Badania histologiczne tkanek umozliwity potwierdzenie
efektu ich stabilizacji po sieciowaniu za pomocg kwasu
taninowego (TA), ujawniajac zachowanie cech morfolo-
gicznych tkanek. Udowodniono, ze stabilizacja tkanek za
pomoca TA, a takze TA z udziatem penicyliny (P) powoduje
zmniejszenie podatnosci tkanek na trawienie pankreatyng
(PN). Podatnos¢ tkanek na trawienie enzymatyczne jest
odwrotnie proporcjonalna do efektu stabilizacji tkanek, a
obecnos$c jader fibroblastow w tkance poddanej trawieniu
PN swiadczy o stabilnosci jej struktury. P nie wplywa istotnie
na morfologie badanych tkanek.

fibroblasts degradation (FIG.6), which may indicate strong
effect of the tissue stabilization. The tissues treatment
with P-solution did not result in significant changes in their
morphology (FIG. 3). The differences in resistance to PN-
digestion between fresh (FIG. 2) and P-treated tissues
(FIG. 4) were also not observed. Penicillin-treated tissue
maintains morphological features of native tissue. Penicillin
with other antibiotics (mainly with streptomycin) are used
in production of the tissue-derived biomaterials [5]. The
antibiotics introduction to biomaterials-engineering was con-
nected with pursuit of obtaining microbiological cleanness
with simultaneous maintenance of cells vitality as well as
functionality of extracellular matrix elements [5]. Antibiotics
are used during transportation, sterilization and storage of
the tissues [5-7].

Glutaraldehyde (GA) is cross-linking agent commonly

used in animal tissues stabilization with the aim of increase
their resistance to biodegradation [8]. Cytotoxity and calci-
fication of so prepared biomaterials made it necessary to
search for other methods, including of TA usage [2]. TA-sta-
bilized tissue (FIG.5) did not show significant morphological
changes in comparison with native material (FIG.1), which
results of previously studies had revealed [2,3]. The TA-
stabilized tissue had more regular structure, and connective
fibers were less waved (FIG.5).
The combination of antibiotics and cross-linking agents’
interactions in processing animal tissue constitutes novel
approach to their stabilization. In this work, the pericardium
pretreatment with P during the tissues transportation before
their further stabilization with TA, as well as the TA-stabilized
tissues storage in P solution have been proposed. The ob-
tained results revealed significant influence of a sequence
of TA and P action on histology picture of tissues. TA- and
P-treated tissues revealed tight structure with small slits
of extracellular matrix. Stability of so obtained structure
confirms the tissue resistance to PN-digestion (FIG.8).
However, in case of each agent inverse sequence of inter-
actions with tissue, widening diameter of connective fibers
and structure blurring took place (FIG.9). This tissue was
also less resistant to PN-digestion (FIG.10) as compared
with the TA-stabilized tissue (FIG.6), as well as with the
TA-P-stabilized tissue (FIG.8).

Conclusions

Studies of the pericardium tissues histology made it pos-
sible to confirm their stabilization after TA-cross-linking, as
well as preservation of their morphological features. It was
shown that both TA- and TA-P-stabilization of tissues result
in decrease of their susceptibility to PN-digestion. The tissue
susceptibility to enzymatic digestion is inversely proportional
to the tissue’s stabilization effect. The presence of fibroblast
nuclei in PN-digested tissues confirms their structure stabili-
ty. P does not influence morphology of examined tissues.
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Streszczenie

Badano wptyw kwasu taninowego (TA) i/lub peni-
cyliny (P) na efekt stabilizacji tkanek. W badaniach
wykorzystano elektroforeze SDS-PAGE. Wykazano,
Ze oddziatywanie TA lub P powoduje istotne zmiany
profili elektroforetycznych biatek uwalnianych z tkanek
— w poréwnaniu z tkankg nie poddang stabilizacji.

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 84-86]

Wstep

Biomateriaty tkankowe stosowane w chirurgii odtworczo-
naprawczej sg poddawane stabilizacji w celu zachowania
natywnych lub uzyskania nowych wtasciwosci wszczepow.
W pierwszym przypadku tkanki sg poddawane dziataniu
antybiotykow, a nastepnie krioprezerwacji [1], natomiast
okreslone wiadciwosci strukturalne tkanek sg uzyskiwane
w wyniku ich modyfikacji, gléwnie w procesach sieciowa-
nia [2,3]. W niniejszej pracy badano efekty zastosowania
kwasu taninowego (TA) i penicyliny (P) w celu stabilizacji
struktury osierdzia.
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Abstract

The influence of tannic acid (TA) and/or penicillin
(P) on pericardium tissues stabilization effects have
been examined. The SDS-PAGE electrophoresis was
employed in the studies. It was shown that interactions
of TA or P result in changes of electrophoretic profiles
of proteins extracted from tissues as compared with
non-stabilized tissue.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 84-86]

Introduction

Tissue-derived biomaterials used in surgery are stabilized
to maintain native properties or to obtain new properties of
implants. In the first case, tissues are treated with antibiotics,
and next cryopreserved [1]. However, the definite structural
properties of tissues are achieved by modification, mainly by
cross-linking processes [2,3]. In this work, usage of tannic
acid (TA) and penicillin (P) with the aim of the pericardium
structure stabilization has been examined.



Materialy i metody

Prébki osierdzia wtdknistego swini domowej traktowa-
no 2% roztworem TA w buforze PBS (pH 6,5) w temp.
4°C, przez 4h, i/lub roztworem P (0,05 mg/1 ml roztworu
Hanks’a), w temp. 4°C, przez 24h. Tkanki trawiono roztwo-
rem pankreatyny (PN) o stezeniu 1500 mg/100ml w 25 mM
Tris (pH 7,7), przez 3h, w temp. 37°C. Stabilno$¢ biatek ba-
dano metoda elektroforezy w zelu poliakrylamidowym (SDS-
PAGE) [4], stosujac 10% zel rozdzielajacy (140V) i 4% zel
zageszczajacy (70V) w zestawie Minipol (Kucharczyk T.E.).
Biatka barwiono kumazyna. Elektroforegram analizowano za
pomoca programu Scangel 1.45 (Kucharczyk T.E.).

Wyniki i dyskusja

Wedtug Gavin i wsp. [5,6], pierscien beta-laktamowy
penicyliny (P) reaguje z kolagenem bfony podstawnej [5,
6]. Badania Anderegga i wsp. [7] wykazaty jednak brak bez-
posredniego dowodu na wptyw P na metabolizm kolagenu
skory. Sugestie Gavin i Monro [6]

Materials and methods

Samples of fibrous pericardium of domestic pig were
treated with 2% solution of TAin PBS buffer (pH 6,5) during
4h, and/or in the penicillin (P) solution (0,05mg P in 1ml of
the Hanks solution) during 24h, at the temperature of 4°C.
Tissues were digested with solution of pancreatin (PN) of
concentration 1500mg/100ml of 25mM Tris (pH 7,7), during
3h, at the temperature 37°C. Proteins stability was exam-
ined with electrophoresis method (SDS-PAGE), using 10%
separating gel (140V) and 4% stacking gel (70V) in Minipol
equipment (Kucharczyk T.E.). Proteins were stained with
Coomassie Blue. Electrophoregram was analyzed with the
software Scangel 1.45 (Kucharczyk T.E.).

Results and discussion

According to Gavin and co-workers [5, 6], the beta-lactam

ring of penicillin (P) may react with collagen of basi-lemma.

However, studies of Anderegga and co-workers [7] revealed

a lack of direct evidence of the P influence on the metabolism
of collagen skin. The sugges-

byly jedng z przyczyn wytaczenia
penicyliny ze sktadu kapieli anty-
biotykowej w badaniach prowa-
dzonych przez Strickett i wsp. [8],
jednak P jest nadal stosowana w 6.
réoznych procesach przetwarza-
nia tkanek [1]. Dlatego poddano
ocenie wptyw P na witasciwosci
biochemiczne tkanek natywnych,
jak réwniez poddanych stabilizacji
za pomoca roztworu TA.

Na RYS.1 przedstawiono wyniki
badan elektroforetycznych poli-
peptydow uwolnionych z tkanek
traktowanych P i/lub TA. Profile 74
elektroforetyczne ilustrujg opor-
nos¢ biatek na ekstrakcje SDS/
NaCl i na trawienie PN (RYS.1).
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Pokazano, ze oddziatywania kola- -
gen-penicylina odgrywajq jednak
pewng role w stabilizacji tkanek 14.2

bogatych w kolagen. We wczes- 6.5
niejszych badaniach wykazano,
ze ilosci biatek ekstrahowanych
z tkanek za pomocg SDS i NaCl
(SDS/NaCl) sg odwrotnie propor-

tions of Gavin and Monro [6]
were one of the reasons of P
exclusion from antibiotics mix-
ture in the studies conducted
by Strickett and co-workes [8].
Nevertheless, P is still used
in various processes of tissue
processing [1]. Therefore, the
influence of P on biochemical
properties of the native tis-
sues, as well as the tissues
stabilized with TA solution was
evaluated.

The results of electrophoretic
examinations of polypeptides
released from tissues treated
with P and/or TA were present-
ed in FIG.1. Electrophoretic
profiles show a resistance of
proteins to SDS/NaCl extrac-
tion and PN digestion (FIG.1).
It was shown that collagen-
penicillin interactions still play
a certain role in stabilization of
collagen-rich tissues. Previous
studies had shown that number

cjonalne do stopnia usieciowania
tkanek [3,9]. Traktowanie tkanek
penicyling powoduje zwieksze-
nie ich podatnosci na ekstrakcje
SDS/NaCl (RYS.1, sciezka 3)
w porownaniu z tkankg natywng
(RYS.1, $ciezka 1). Analiza profili
elektroforetycznych polipeptydéw
wyekstrahowanych z tkanki sta-
bilizowanej TA (RYS.1, sciezka 5)
wykazata natomiast spadek podat-
nosci na ekstrakcje, w poréwnaniu
z tkankg natywna (RYS.1. Sciezka
1). Nie obserwowano istotnych réz-
nic jakosciowych miedzy tkankami
stabilizowanymi za pomocg TA
(RYS. 1, ciezka 5), TAi P (RYS.1,
Sciezka 7), a takze P i TA (RYS.1,
Sciezka 9), jednak sterylizacja za
pomocg P tkanki sieciowanej TA
prowadzita do wzrostu podatnosci

wych [kDa].

standards [kDa].

RYS.1. Rozdziat elektroforetyczny (SDS-PAGE) po-
lipeptydéw wyekstrahowanych z prébek osierdzia.
Sciezki: 1-tkanka natywna; 2—tkanka trawiona PN;
3-tkanka traktowana P; 4-tkanka traktowana P,
trawiona PN; 5-tkanka traktowana TA; 6-tkanka
traktowana TA, trawiona PN; 7-tkanka traktowana
TA i P; 8-tkanka traktowana TA i P, trawiona PN;
9-tkanka traktowana P i TA; 10-tkanka traktowana
P i TA, trawiona PN; M—-wzorzec mas czasteczko-

FIG.1. Electrophoretic examination (SDS-PAGE) of
polypeptides extracted from pericardium samples.
Lines: 1-native tissue; 2—PN-digested tissue;
3—P-treated tissue; 4-P-treated and PN-digested
tissue; 5-TA-treated tissue; 6—-TA-treated and
PN-digested tissue; 7-TA- and P-treated tissue;
8-TA- and P-treated and PN-digested tissue;
9-P- and TA-treated tissue; 10—P- and TA-treated
and PN-digested tissue. M—molecular weights

of SDS/NaCl extracted pro-
teins is inversely proportional
to degree of the tissue cross-
linking [3,9]. The treatment of
tissues with penicillin results in
the increase of their suscepti-
bility to SDS/NaCl extraction
(FIG.1. line 3) as compared
with native tissue (FIG.1, line
1). On the other hand, analysis
of electrophoretic profiles of
polypeptides extracted from
the TA-stabilized tissue (FIG.1,
line 5) shows a decrease in the
tissue susceptibility to extrac-
tion, as compared with the
native tissue (FIG.1, line 1).
No significant qualitative differ-
ences between the tissues sta-
bilized with TA (FIG.1, line 5),
as well as with TAand P (FIG.1,
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tkanki na ekstrakcje polipeptydéw wysokoczasteczkowych.
Nie wykazano takze istotnych réznic jakosciowych w pro-
filach elektroforetycznych tkanek trawionych PN: natywnej
(RYS.1, sciezka 2) i poddanej dziataniu P (RYS.1, sciezka
4), jakkolwiek traktowanie tkanek P przyczyniato sie do
zmniejszenia ich podatnosci na ekstrakcje polipeptydéw o
duzych masach czasteczkowych. W obydwoch przypadkach
ujawniono brak polipeptydéw o srednich i niskich masach
czasteczkowych.

Profil elektroforetyczny trawionej tkanki natywnej ujawnia
brak lub jedynie slady polipeptydéw o $rednich lub matych
masach czasteczkowy, natomiast w przypadku tkanek sta-
bilizowanych za pomoca TA polipeptydy te byly widoczne
po trawieniu PN (RYS.1, sciezki 6,8,10). Poniewaz oddzia-
tywanie PN na badany materiat tkankowy hamowano przez
jego trzykrotne ptukanie w wodzie, podczas tego etapu do-
Swiadczenia mogto dochodzi¢ do elucji polipeptyddw nisko- i
Srednioczasteczkowych. W przypadku tkanek natywnych
lub w przypadku tkanek, w ktorych nie osiagnieto efektu
stabilizacji lub byt on nieznaczny, nastepowata utrata tych
polipeptydow. Warto podkresli¢, ze profile elektroforetyczne
polipeptydéw wyekstrahowanych z tkanek stabilizowanych
za pomocg TA nie wykazujg istotnego wptywu trawienia PN
na ich sktad jakosciowy, w poréwnaniu z tkankami nietra-
wionymi. Fakt ten swiadczy o efekcie stabilizacji struktury
tkanki przez TA (RYS.1, $ciezki 5,7 i 9).

Whioski

Badania elektroforetyczne tkanek umozliwity udowod-
nienie efektu ich stabilizacji po sieciowaniu za pomoca
kwasu taninowego (TA), a takze po dziataniu penicyliny (P)
i TA, czego skutkiem byto zmniejszenie podatnosci tkanek
na ekstrakcje polipeptydéow za pomocg SDS i NaCl, oraz
na trawienie PN. Podatnos¢ tkanek na ekstrakcje biatek i
trawienie enzymatyczne jest odwrotnie proporcjonalna do
efektu stabilizacji tkanek.
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line 7), and also P and TA (FIG.1, line 9) were observed.
However, sterilization with P of TA-cross-linked tissue re-
sulted in the increase of tissue susceptibility to extraction of
high molecular polypeptides. No significant qualitative differ-
ences in electophoretic profiles of PN-digested tissues: na-
tive (FIG.1, line 2) and P-treated (FIG.1, line 4) were noted.
Nevertheless, the tissues treatment with P contributed to
the decrease of their susceptibility to the extraction of high
molecular polypeptides. A lack of low- and middle-molecular
polypeptides was revealed in both cases.

Electrophoretic profile of PN-digested tissue reveals the
lack or only remainders of middle- and low-molecular weight
polypeptides, whereas these polypeptides were visible after
PN-digestion in case of TA-stabilized tissues (FIG.1, lines 6,
8 and 10). Since the influence of PN on tested tissue materi-
als was inhibited by three-fold rinsing in water, during this
stage of experiment the elution of low- and middle-molecular
weight polypeptides might have taken place. In case of na-
tive tissues and tissues, in which the stabilization was not
reached or was not significant, the loss of these polypeptides
followed. It is worth stressing that electrophoretic profiles
of polypeptides extracted from TA-stabilized tissues do
not show the influence of PN-digestion on their qualitative
content as compared with non digested tissues. This fact
proves the stabilization of the tissue structure by TA (FIG.1,
lines 5,7 and 9).

Conclusions

Electrophoretic examinations of tissues proved their
stabilization after cross-linking by TA, and also after the
treatment with penicillin (P) and TA, with resulting decrease
in the tissues susceptibility to SDS/NaCl extraction of
polypeptides, and PN-digestion. The tissues susceptibility
to proteins extraction and enzymatic digestion is inversely
proportional to the tissues stabilization effect.
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Streszczenie

Prezentowana praca dotyczy badan szczelno-
8ci brzeznej wypetnienn z amalgamatu srebra oraz
kompozytu Swiattoutwardzalnego w warunkach
laboratoryjnych (in vitro). Do badan wykorzystano
zeby ludzkie trzonowe i przedfrzonowe usuniete ze
wzgledow ortodontycznych, w ktérych wypreparowano
ubytki klasy | wg. Blacka. Probki zebow z zatozonymi
wypetnieniami poddano zaprogramowanym cyklom
obcigzen mechanicznych na specjalnie zbudowanym
urzgdzeniu testujgcym, symulujgcym fizjologiczny tor
ruchu zuchwy. Nastepnie oceniano obszar potgczenia
materiatu wypetnienia z tkankg twardq zeba na mikro-
skopie skaningowym. Na kazdej prébce stwierdzono
obecno$c¢ szczeliny brzeznej wynoszgcej od Kilku do
kilkunastu um.

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 87-89]

Wprowadzenie

W rekonstrukcji ubytkow uzebienia stosuje sie szereg ma-
teriatdbw metalowych i niemetalowych, ktérych zadaniem jest
zapewnienie trwatego pofgczenia materiatu odtwoérczego
z pierwotng strukturg zeba. W grupie materiatbw metalo-
wych, do wypetnien w zebach bocznych nadal stosuje sie
amalgamat, chociaz w duzej mierze wypierany jest on przez
coraz nowsze generacje materiatbw ceramiczno-polimero-
wych [1]. Chociaz materiaty kompozytowe odznaczaja sie
lepszg estetyka, to jednak stosowanie ich w zastepstwie
amalgamatow jest ograniczone ze wzgledu na wysoki koszt
takich wypetnien oraz mniejszg trwatos¢ [2].

W celu zapewnienia trwatego potaczenia materiatu
wypetnienia z twardymi tkankami zeba, materiat odtworczy
powinien charakteryzowac¢ sie dobrg adhezja, a kliniczne
miejsce przejscia wypetnienia w szkliwo powinno by¢ gtadkie
z zachowang w petni ciggtoscig [3,4]. Zdarza sie, ze pota-
czenie to ulega uszkodzeniu i dochodzi wéwczas powstania
szczelin brzeznych [4]. Wéwczas w mikroszczelinach moze
dochodzi¢ do szeregu powikian: powstania prochnicy wtor-
nej, nadwrazliwosci, zapalenia miazgi a w efekcie koncowym
do przedwczesnego uszkodzenia wypetnienia lub struktury
pierwotnej zeba [3,4].

Duzy wptyw na szczelno$S¢ potaczenia tkanki zeba
z materiatem kompozytowym ma m. in. skurcz polimeryza-
cyjny, wspétczynnik rozszerzalnosci cieplnej, mikropeknigcia
w obrebie szkliwa, rodzaj systemow tgczacych oraz sposob
przygotowania miejsca pod wypetnienie [3-5].

W artykule podjeto probe oceny nieszczelnosci brzeznej
wypetnien z amalgamatu srebra oraz kompozytu swiat-
toutwardzalnego metoda ,in vitro”. Przedmiotem badan
byta mikrostruktura potgczenia materiatdéw odtworczych
z tkankg zeba.
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Abstract

The presented work deals with the study of the
marginal tightness of the amalgam and light-setting
composite fillings in laboratory conditions (in vitro).
Human molars and premolars extracted due to ortho-
dontic reasons were used in the study. In those teeth
the class | cavities according to Black’s classification
were prepared. The tooth specimens with fillings were
submitted to the programmed cycles of mechanical
loads in the specially designed investigation station
simulating the physiological trajectory of the mandible.
The next stage constituted the scanning microscopic
evaluation of the area of the bond between the filling
material and hard tissue. The presence of an edge
fissure of the size from a few to a dozen or so um was
observed in each specimen.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 87-89]

Introduction

Numerous metal and non-metal materials are used in
tooth reconstruction. Their aim is to provide and ensure the
durable bond between the reconstructing material and the
primary tooth structure. As far as the group of metal materials
is concerned, amalgam is still being used in the marginal
fillings however, it is being replaced with new generations
of ceramic and polymer materials [1]. Although composite
materials are characterized by better esthetics, their use
instead of amalgam is limited due to high cost and lesser
durability [2].

In order to ensure a durable bond between a filling and
hard tissue, the material should be characterized by good
adhesion and clinical area of the passage of a filling into
the enamel must be smooth and must constitute the full
continuity [3,4]. It may occur that such a bond undergoes
some damage resulting in the arising of edge fissures [4].
In such a case, numerous complications may occur such
as secondary caries, oversensitivity, pulpitis and finally, it
may lead to the damage of a filling or the primary tooth
structure. [3,4].

A considerable influence on the bond of tooth tissue and
composite material is exerted by polymerization spasm,
coefficient of thermal expansion, microcracks in the area
of the enamel, a type of bonding system and the way the
cavity to be filled was prepared [3-5].

In this article the attempt was made to evaluate the mar-
ginal untightness of silver amalgam fillings and light-setting
composite fillings by means of ‘in vitro’ method. The subject
of the investigation was the microstructure of the bond be-
tween reconstructing materials and tooth tissue.
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Do badan wykorzystano zeby ludzkie trzonowe
i przedtrzonowe usuniete ze wzgledéw ortodontycznych
i chirurgicznych. W zebach przeznaczonych do badan wy-
preparowano ubytki klasy | wg. Blacka o gtebokosci trzech
milimetrow umozliwiajgcej kontakt ze szkliwem i zebina.
W ubytkach zatozono wypetnienia z materialu kompo-
zytowego i amalgamatu srebra zgodnie ze wskazaniami
producenta. W przypadku wypetnien z kompozytu, szkli-
wo i zebine wytrawiano 37% kwasem ortofosforowym.
Nastepnie na wszystkie Sciany ubytku oraz dno aplikowano
system wigzacy. Materiat kompozytowy zaktadano do ubytku
warstwami o grubosci ok. 2mm kazda i naswietlano lampg
halogenowg przez 40sek.

Nastepnie probki zeboéw poddano obcigzeniom me-
chanicznym na specjalnie opracowanym komputerowo
sterowanym stanowisku badawczym symulujgcym cykl
zucia. Zaprogramowany na symulatorze tor ruchu probek
symulowat fizjologiczny tor ruchu zuchwy wg Batesa [6,7],
a obcigzenie 400N zadawane byto poprzez sitownik pneu-
matyczny. Catkowity test obcigzen mechanicznych kazdego
z badanych zebéw obejmowat 100000 cykli. Po wykonaniu
testu prébki przecinano wzdtuz diugiej osi zeba. Do badan
powierzchni prébek zebdw wykorzystano mikroskop ska-
ningowy LEO 1430VP z EDX — Roentec. Oceniano obszar
potaczenia materiatu wypetnienia z tkankg twarda zeba.

Wyniki badan i dyskusja

Analiza SEM wykazata obecno$¢ mikropeknie¢ zaréwno
od strony szkliwa jak i od strony wypetnienia, zaréwno w
przypadku amalgamatu jak i kompozytu (RYS.1). Prawdo-
podobnie pojawienie sie szczeliny brzeznej w probkach
zebow z wypetnieniem kompozytowym jest wynikiem
skurczu polimeryzacyjnego, natomiast zwigekszenie jej
wymiarow wynika z obcigzen mechanicznych na symu-
latorze zucia. Natomiast obserwacje pod mikroskopem
skaningowym wykazaty, ze wielko$¢ szczeliny wynosi ok.
1+5um — dla kompozytu, a dla amalgamatu ok. 8+19um.
Wedtug badan autoréw [3] juz po czteroletnim okresie
uzytkowania wypetnienn kompozytowych wielko$¢ szczeliny
na powierzchni zgba wynosi ok. 20+80um. W codziennej
praktyce zdarza sie, ze szeroko$¢ szczeliny jest tak mata,
ze podczas badania lekarz nie stwierdza zadnych niepra-
widtowosci, a jedynie gtadkie przejscie pomiedzy szkliwem
i wypetnieniem [5]. Wedtug Gajdzik-Pluteckiej [4] podczas
badania klinicznego za pomocg zgtebnika stomatolog moze
stwierdzi¢ obecnos¢ szczeliny brzeznej jesli jej szerokos$¢
jest wieksza niz 50um.

W przypadku zebdw z amalgamatem, wypetnienie nie
wigze sie ze strukturg pierwotng zeba, a jest utrzymywane
poprzez podciecia retencyjne oraz dzieki chropowatej
powierzchni ubytku [2]. Sytuacja taka sprzyja powsta-
waniu szczeliny brzeznej i wystepowaniu ognisk korozji
(RYS.1a).

Wzdtuz szczelin z wypetnieniami kompozytowymi zaob-
serwowano rozchodzgce sig prostopadle do nich mikropek-
niecia (RYS.1d) zaréwno od strony szkliwa jak i kompozytu.
Mikropekniecia te formujg sie w miejscach o dos¢ ostrym
kacie rozwarcia. Wéwczas dochodzi do zjawiska oddziaty-
wania mikrokarbdéw [3]. Mikropeknigcia rozprzestrzeniajq
sie w gtgb materiatu tgczac sie ze soba. W wyniku takiej
sytuacji dochodzi do wykruszenia materiatu odtworczego i
uszkodzenia struktury pierwotnej zeba.

Material and method

Human molars and premolars extracted due to surgical
and orthodontic reasons were used in the study. In the teeth
designed for the investigation the class | cavities according
to Black’s classification were prepared, each 3mm deep to
ensure the contact with the enamel and dentine. The cavi-
ties were filled with composite material and silver amalgam
according to manufacture’s guidelines. In the case of the
composite filling, the enamel and dentine were etched with
37% ortophosphoric acid. Next, the dental bonding system
was applied to all walls and the bottom of the cavity. The
composite material was applied in the layers, each of them
about 2 mm thick, and was exposed to halogen lamp radia-
tion for 40 seconds.

The specimens prepared in this way were next submitted
to mechanical loads at the specially designed investigation
station simulating the cycle of mastication. The programmed
trajectory of the motion of the specimens was simulating the
physiological trajectory of the mandible according to Bates
[6,7], and the loading of 400N was set by the pneumatic mo-
tor operator. The complete test of mechanical loads of each
of the investigated teeth consisted of 100.000 cycles. After
the test the specimens were cut along the long tooth axis.
LEO 1430VP with EDX — Roentec scanning microscope was
used to examine the area of the bond between the filling
and hard tissue of the tooth.

Results and discussion

SEM analysis revealed the presence of microcracks both
on the side of the enamel and that of the filling, in the case
of both amalgam and composite material (FIG.1).
The arising of the edge fissure is probably the re-
sult of polymerization spasm and the increase in its
size results from mechanical loads on the simula-
tor of mastication. Scanning microscopic analysis
revealed that the size of the fissure for composite
amounts to about 1+5um and for amalgam it is 8+19um.
According to the authors’ investigation, the size of the fis-
sure on the tooth surface amounts to 20+80um only after 4
years’ use. In everyday practice it may happen that the width
of fissure is so small that a dentist is not able to diagnose
any abnormalities except for a smooth passage between
the enamel and a filling. As Gajdzik — Plutecka [4] indicates
in her study, a dentist is able to diagnose the presence
of an edge fissure during the clinical examination with a
dental probe only if its size is bigger than 50um.

In the case of the teeth with amalgam, a filling is not
connected with the primary tooth structure and it is sus-
tained by the retentive undercut as well as thanks to the
rough surface of a cavity [2]. Such a situation encourages
the creation of edge fissures and the outcome of corrosion
pits (FIG.1a).

Along the fissures with composite fillings, the scattering
microcracks perpendicular to them can be observed both
on the side of the enamel and composite. The microcracks
form in the areas with a considerably sharp obtuse angle.
This results in the situation when micro-notches start to
interact [3]. Microcracks spread deep into the material
and join one with another resulting in crumbling of
the filling material and damage of the primary tooth
structure.
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Na podstawie analizy
literaturowej oraz wtasnych
obserwaciji stwierdzono, ze
szczelina brzezna powstaje
juz w chwili zatozenia wypet- |—_——_—_—_
nienia. Wptyw na szczelnos¢
potaczenia pierwotnej tkanki
zeba z materiatem odtwor- c |
czym obok obcigzenia me-
chanicznego w duzej mierze
ma morfologia materiatu
wypetnienia oraz sposob
jego aplikacji. Zmierzona
wielko$¢ szczeliny brzeznej
po testach 100000 cykli
zucia przeprowadzonych

na symulatorze wynosi ok.
1+5um — dla kompozytu i ok.
8+19um dla amalgamatu.
W opinii autoréw brak jest
jeszcze odpowiedniego ma-
teriatu do odbudowy zebdw,
ktory taczytby zadawalajg-
ce wiasciwosci estetyczne
z wysokg wytrzymatoscig
uzytkowa.

szczeliny brzeznej.

the edge fissure.
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RYS.1. Zdjecia SEM probek zebow po testach na symulatorze
zucia: (a) z wypetnieniem amalgamatowym, (b) i (c) z wypet-
nieniem kompozytowym (d) mikropekniecie prostopadte do

FIG.1. SEM images of tooth specimens after the tests perfor-
med at the simulator of mastication: (a) dental amalgam filling,
(b) and (c) composite filling, (d) microcrack perpendicular to

Conclusion

On the basis of the
analysis of the suitable
{ literature as well as own
observations, it was
stated that the edge fis-
sure in fact forms at the
very moment of filling
application. Apart from
mechanical load, the
morphology of a filling
material and the way it
is applied considerably
affect the tightness of
the bond between the
primary tooth tissue and
a dental filling material.
The measured size of
the edge fissure after
the tests of 100000
cycles of mastication
performed at the simu-
lator amounts to about
1+5 ym for composite
and 8+19 um for amal-
gam. In the authors’
opinion there is an evi-
dent lack of the material
that would be suitable
for the reconstruction
of teeth, at the same time connecting satisfactory esthetic
properties with high use durability.
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Wprowadzenie

Dobra odpornosc¢ korozyjna biomateriatow $cisle zwigza-
na z biokompatybilnoscig, a wiec ograniczaniem niekorzyst-
nych reakcji na granicy implant-tkanka zywego organizmu.
Austenityczne stale Cr-Ni-Mo cho¢ powszechnie stosowane
w produkcji implantéw dla chirurgii ortopedycznej, twarzo-
wo-szczekowej i kardiologii zabiegowej, sg biomateriatami
0 najmniejszej odpornosci korozyjnej sposrod stosowanych
tworzyw metalowych. Duze znaczenie majg prace, gwaran-
tujace odpowiednig jakos¢ finalng implantéw, a wiec procesy
obrébki powierzchniowej, modyfikujace wiasnosci fizyko-
chemiczne ich powierzchni. Opracowane metody obrobki
elektrochemicznej oraz pasywacji chemicznej [1-4], a takze
nanoszenia powtok weglowych metoda rf PACVD [3-5] gwa-
rantujg duzg odpornos¢ korozyjna, dobrg kompatybilnos¢,
a tym samym ograniczajg rozwoj niekorzystnych reakcji
toksycznych i alergicznych. Jakos¢ wyrobéw medycznych i
skutecznos¢ procesu terapeutycznego z ich wykorzystaniem
jest takze funkcjg efektywnosci procesu sterylizacji. Celem
tego procesu jest usuniecie lub zniszczenie wszelkich form
mikroorganizmow, zaréwno w formach wegetatywnych jak i
przetrwalnikowych, tak by stosowane wyroby byty bezpiecz-
ne w zastosowaniu klinicznym.

Celem przedstawionych w artykule badan byta ocena
czy i w jaki sposob proces sterylizacji probek wykonanych
ze stali Cr-Ni-Mo o zréznicowanym sposobie przygotowania
powierzchni wptywa na ich odpornosc¢ korozyjna.

Materiat i metodyka badan

Badania przeprowadzono na prébkach ze stali Cr-
Ni-Mo w postaci preta o $rednicy 6mm. Probki pod-
dano polerowaniu elektrolitycznemu dla zapewnienia
odpowiedniej chropowatosci powierzchni (R,<0,16um),
a nastepnie pasywacji chemicznej w 40% HNO,. Tak
przygotowane powierzchnie prébek poddano steryli-
zacji parg wodng pod cisnieniem [6] o zréznicowanych
parametrach procesu: temperatura - T, ciSnienie - p i
czas - t (P1-T=134°C, p=2,1bar, t=4min; P2-T=121°C,
p=1,1bar, t=20min; P3-T=134°C, p=2,1bar, t=12min;
P4-T=121°C, p=1,1bar, t=30min).

W celu oceny wplywu sterylizacji na wtasnosci fizyko-
chemiczne powierzchni stali przeprowadzono badania
korozyjne metodg potencjodynamiczng. Krzywe pola-
ryzacji anodowej rejestrowano przy pomocy potencjo-
statu Voltalab PGP201, firmy Radiometr wchodzacego
w sktad zestawu pomiarowego [7]. Rejestracje krzy-
wych polaryzacji anodowej prowadzono z polaryzacjg
w kierunku wartosci dodatnich z szybkoscig zmiany poten-
cjatu wynoszacag 1mV/s. Na podstawie zarejestrowanych
krzywych wyznaczono charakterystyczne wielko$ci tj.: po-
tencjat przebicia E,, opor polaryzacyjny R, prad korozyjny
im @ takZze szybkos$¢ korozji. Badania prowadzono dla
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Introduction

A good corrosion resistance of a biomaterials close con-
nected with biocompatibility limits the adverse effects on
implant-tissue interface. Cr-Ni-Mo austenitic steels, however
commonly used in production of implants for orthopedic
surgery and interventional cardiology are the biomaterials
of a lowest corrosion resistance among the metallic bioma-
terials. Therefore the investigations referring to modification
of physicochemical properties of implants surface, which
quarantee it's proper find quality are of great importance.
The worked out methods of electrochemical treatment and
chemical passivation [1-4] as well as deposition of carbon
coating in rf PACVD [3-5] process guarantee good corro-
sion resistance, good biocompatibility and limit the devel-
opment of disadvantageous toxic and allergic reactions.
Quality of medical devices and effectiveness of therapeutic
process in which they are used depends also on the effi-
ciency of sterilization process, which eliminates or destroys
all forms of microorganisms in their vegetative as well as
spore forms, so that the implants can be safety used in
clinical application.

The purpose of investigations presented in the pa-
per was evaluation whether and how the parameters
of sterilization by steam under pressure influence
the corrosion resistance of specimens made of Cr-Ni-
Mo implantation steel which different way of surface
preparing.

Materials and methods

The samples of Cr-Ni-Mo steel in a bar form of diameter
of 6 mm were used for tests. The samples were polished by
electrochemical method to ensure the required roughness
of the surface (R,£0,16um) and finally chemical passiva-
tion in 40% HNO, was performed [4]. Next the process of
steam sterilization [6] with the use of different parameters
of temperature - T, pressure - p and time - t was carried out
(P1-T=134°C, p=2,1bar, t=4min; P2—-T=121°C, p=1,1bar, t
=20min; P3-T=134°C, p=2,1bar, t=12 min; P4-T=121°C,
p=1,1bar, t=30 min).

In order to evaluate the influence of the sterilization proc-
ess on the physicochemical properties of the steel surface,
the pitting corrosion tests with the use of potentiodynamic
method and the VoltaLab® PGP 201 system of Radiometer
firm were performed [7]. The recording of anodic polariza-
tion curves was carried out with the potential changes rate
equal to 1mV/s. On the basis of the obtained curves the
breakdown potentials E,, polarization resistance R, cor-
rosion current density i.,, and corrosion rate have been
determined. The investigations have been carried out for
the samples of a polished and passivated surface — before



Potencjat koro-
zyjny Ecor,
Corrosion poten-
tial E.,,
[mV]

Sposéb przygotowania powierzchni

Method of surface preparing

Polerowanie elektro-
chemiczne / Electrolytic
polishing

+19 + +26
Bez sterylizacji

Potencjat przebi-
cia E,,
Breakdown poten-
tial E,,

[mV]

+1170 + +1190

Gestosé pradu
anodowego i,
Corrosion current
density
[nA/cm?

Opoér
polaryzacyjny R,
Polarization resi-

stance R,
[kQcm?

Szybkos¢
korozji,
Corrosion rate,
[nm/year]

63,2+72,8 96,5 + 98,2 271

Polerowanie elektro- eiieled

chemiczne + pasywacja
Electrolytic polishing
+Passivation

+58 + +62

+1190 + +1210

31+4,2 352,9 + 384,2 36

Polerowanie elektro-
chemiczne + pasywacja
Electrolytic polishing
+Passivation

Sterilized P1
+173 + +178

+1227 + +1230

2,8+3,1 450,2 + 524,2 37

Polerowanie elektro-
chemiczne + pasywacja
Electrolytic polishing
+Passivation

Sterilized P2
+192 + +202

+1238 + +1245

1,7+3,8 288,7 +296,3 27

Polerowanie elektro-
chemiczne + pasywacja
Electrolytic polishing
+Passivation

Sterilized P3
+176 + +184

+1235 + +1255

0,6 +0,8 610,2 + 616,2 28

Polerowanie elektro-
chemiczne + pasywacja
Electrolytic polishing
+Passivation

Sterilized P4
+99 + +102

+1255 + +1265

04+0,5 681,4 + 696,3 31

TABELA 1. Wyniki badan odpornosco na korozje wzerowa.
TABLE 1. Results of pitting corrosion resistance investigations.

probek o powierzchni polerowanej oraz pasywowanej przed
i po procesie sterylizacji w Srodowisku sztucznego osocza
[8] w temperaturze 37£1°C i pH=7,2.

Wyniki

W pierwszym etapie pracy wykonano badania odpor-
nosci na korozje wzerowg prébek o powierzchni polero-
wanej elektrolitycznie oraz polerowanej elektrolitycznie
i spasywowanej chemicznie, lecz nie poddawanych stery-
lizacji. Wszystkie uzyskane wartosci charakterystycznych
parametréow opisujgcych odpornos$¢ na korozje wzerowg
przedstawiono w TABELI 1. Pasywacja chemiczna spowo-
dowata wzrost potencjatu korozyjnego o warto$¢ ok. 40mV
i potencjatu przebicia o warto$¢ ok. 30mV. Stwierdzono
takze znaczgce obnizenie gestosci pradu anodowego i,
z zakresu 63,2+72,8 do 3,1+4,2nA/cm?, szybkosci korozji
z 271nm/rok do 36nm/rok oraz ponad trzykrotny wzrost
wartosci oporu polaryzacyjnego R,.

Na podstawie uzyskanych wynikéw do dalszych badan
wytypowano probki o powierzchni spasywowanej, ktére pod-
dano sterylizacji przy zré6znicowanych parametrach procesu
(temperatura, ci$nienie, czas—programy P1+P4).

W pierwszej kolejnosci porownano wyniki badan od-
pornosci korozyjnej probek poddanych sterylizacji parg
wodng w temperaturze 134°C—P1 i 121°C-P2. Dla tak
dobranych parametréw procesu zaobserwowano zdecydo-
wany wzrost wartosci potencjatu korozyjnego E,,. $rednio
o wartos¢ ok. 150 mV, niezaleznie od wartosci temperatury —
TABELA 1. Sterylizacja spowodowata réwniez wzrost warto-
$ci potencjatéw przebicia o okoto 40mV—-RYS.1a, TABELA 1.
Warto$¢ pradu korozyjnego w stosunku do prébek nie
poddanych sterylizacji utrzymata sie na tym samym pozio-
mie dla P1 i P2 i uzyskata nieznacznie mniejsze wartosci
w stosunku do prébek nie poddanych sterylizaciji.

and after sterilization process, in the electrolyte simulating
human blood environment (artificial plasma) [8] at the tem-
perature 37+1°C and pH=7,2.

Results

The first stage of research was the investigation of cor-
rosion resistance of the samples of electrolitycaly polished
surface and electrolitycaly polished + passivated surface
but not subjected to sterilization process. The values reffer-
ing to the parameters which describe corrosion resistance
have been presented in TABLE 1. The chemical passivation
process caused the increase of corrosion potential of about
40mV as well as the breakdown potentials of about 30mV in
compare to electrolitycaly polished surface. The significant
decrease of both the corrosion current density i, from the
range of 63,2+72,8 to 3,1+4,2nA/cm? and the corrosion
rate from 271nm/year to 36nm/year have also been stated.
The three times increase of polarization resistance R, has
been observed.

Basing on the results of the first stage investigations the
further ones were conducted only for the passivated samples
and sterilized in different parameters of temperature, pres-
sure and time of steam acting (programs P1+P4).

At first the results of corrosion resistance investigations of
samples sterilized in temperature 134°C — program P1 and
121°C — program P2 were compared. Meaningful increase
of corrosion potential values E_,,, average of about 150 mV
independently to temperature of process has been observed
— TABLE 1. Sterilization process has also caused the in-
crease of breakdown potentials of about 40 mV — FIG.1a,
TABLE 1. The values of corrosion current density were
established on the similar level for P1 and P2 programs and
were slightly lower comparing to unsterilized samples.
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RYS.1. Krzywe polaryzacji anodowej zarejestrowane dla prébek ze stali Cr-Ni-Mo po procesie sterylizacji: a)
programem P1 i P2, b) programem P3 i P4.
FIG.1. Anodic polarization curves recorded for samples of Cr-Ni-Mo steel of electrolyticaly polished + passivated
surface after steam sterilization: a) according to P1 and P2, b) according to P3 and P4.

W dalszej kolejnosci wydtuzono czas sterylizacji (program
P3 i P4) bez zmiany temperatury i ciSnienia. Wydtuzenie cza-
su z 4 do 12 minut w przypadku zastosowania temperatury
134°C i ci$nienia 2,1bar wptyneto korzystnie na wtasnosci
fizykochemiczne powierzchni stopu powodujac obnizenie
pradu korozyjnego. Réwniez zaobserwowano korzystny
wzrost wartosci potencjatu przebicia o ok. 20mV — RYS.1b,
TABELA 1. Podobng tendencje zmian charakterystycznych
wielkosci opisujacych odpornos¢ na korozje wzerowg
zaobserwowano dla probek poddanych sterylizacji w tem-
peraturze 121°C, ci$nieniu 1,1 bar oraz czasie procesu
wydtuzonym z 20 do 30 minut (P4) — RYS.1b. Rowniez
i w tym przypadku wydtuzenie czasu procesu sterylizaciji
spowodowato obnizenie pragdu korozyjnego i zaobserwo-
wano réwniez korzystny wzrost oporu polaryzacyjnego
— TABELA 1.

Whioski

Przeprowadzone badania stali Cr-Ni-Mo wskazuja, ze
proces sterylizacji realizowany z wykorzystaniem pary
wodnej zwieksza na odpornos$é korozyjng badanych
probek. Stwierdzono, ze niezaleznie od stosowanych
parametréow sterylizacji (temperatura, cisnienie i czas
dziatania pary wodnej) dla wszystkich badanych probek
nastgpito przesuniecie potencjatéw korozyjnych E,,,
w kierunku wartos$ci dodatnich — TABELA 1. Podobng ten-
dencje zmian zaobserwowano w odniesieniu do wartosci
potencjatéw przebicia E,. Korzystne oddziatywanie pary
wodnej w nadci$nieniu wyrazato sie takze w zmniejszeniu
wartosci gestosci pradu korozyjnego i, i zwiekszeniu
oporu polaryzacyjnego R, badanych probek. Podkresli¢
nalezy, ze wydtuzanie czasu sterylizacji przy zachowaniu
niezmienionych parametréw temperatury i ciSnienia pary
wodnej byto czynnikiem poprawiajacym w najwigkszym
stopniu wszystkie parametry opisujgce odpornos¢ korozyjnag,
stali Cr-Ni-Mo.

Nalezy stwierdzi¢, ze proces sterylizacji stali Cr-Ni-Mo
prowadzony w celu zapewnienia odpowiednich procedur
dotyczacych finalnej jakosci wytwarzanych z niej implan-
téw i bezpiecznego ich uzytkowania przyczynia sie do
korzystnych zmian, wptywajac dodatkowo na poprawe
odpornosci korozyjnej. W dalszej kolejnosci przewiduje sie
przeprowadzenie badan struktury warstwy powierzchniowej
wytworzonej na powierzchni w procesie utleniania w parze
wodnej w nadcisnieniu, celem wyjasnienia zwigzku zmian
sktadu chemicznego i fazowego w warstwie wierzchniej,
a parametrami procesu sterylizacji.

In further tests (programme P3 and P4) the time of steri-
lization was extended without any changes in temperature
and pressure of steam. Increasing the time from 4 to 12 min,
when temperature 134°C and pressure 2,1bar were used,
influenced advantageously the physicochemical properties
of steel and caused further decrease of corrosion current
density. Also a further shift of breakdown potential of about
20 mV in direction of its positive values has been observed
— FIG.1b, TABLE 1. The similar tendency of changes of
parameters describing the pitting corrosion resistance has
been noted for samples sterilized at temperature 121°C,
pressure 1,1bar and in time prolonged from 20 to 30min (P4)
—FIG.1b. The increase of sterilization time comparing to P2
caused the decrease of corrosion current density and con-
siderable increase of polarization resistance — TABLE 1.

Conclusions

The worked out investigations of Cr-Ni-Mo steel have
showed that chemical passivation and sterilization process
by steam under pressure improved the corrosion resist-
ance of the tested samples. It has been stated that for all
sterilized samples independently of the used parameters
(temperature, pressure and time of acting of steam) the
corrosion potentials E,,; as well as breakdown potentials E,
were shifted in the direction of higher positive values for all
samples subjected to the sterilization process — TABLE 1.
The advantageous influence of high pressure steam treat-
ment was also expressed in decrease of current corrosion
density i, values and in increasing of polarization resistance
R, of all samples. It should be pointed out that increasing the
time of sterilization for constant parameters of temperature
and pressure of steam was the factor which the most sig-
nificantly improved all parameters describing the corrosion
resistance of specimens of Cr-Ni-Mo steel.

It can be stated that sterilization process of Cr-Ni-Mo
steel, conducted in purpose to ensure the proper procedure
related to final quality requirements of implants made of this
steel and to their safety use, contributes to the favorable
changes which influence the improvement of corrosion
resistance of this kind of biomaterial. The investigations of
structure of surface layer formed on the steel during oxida-
tion process in high pressure steam are being planned,
in order to explain the relationship between the changes
of chemical and phase composition in surface layer and
parameters of sterilization process.
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Wspotczesna chirurgia ortopedyczna umozliwia leczenie
zmienionych chorobowo czesci narzadéw i catych narzadéw
ukfadu kostno-stawowego za pomoca chirurgicznej resekcji
zmian chorobowych wraz z jednoczesng rekonstrukcjg
stosunkéw anatomicznych przy uzyciu réznego rodzajéw
implantéw zastepujacych wyciete czesci narzadéw (kosci,
stawow, torebek stawowych i wiezadet itd.) i cate narzady.
Projektowaniem takich implantéw zajmuja bioinzynierowie
specjalizujacy sie w zakresie bioinzynierii ortopedyczno-
rehabilitacyjnej, we wspdtpracy z klinicystami ortopedami.
W leczeniu stawdw endoprotezoplastykg stosuje sie dwa
podstawowe rodzaje endoprotez: 1) mocowane w Kosci
za pomocg tzw. cementu oraz 2) mocowane biologicznie
z udziatem adaptacyjnego wrastania tkanki kostnej w
przestrzen poréw porowatej warstwy pokrywajgcej implant
dokostny (tzw. porous coated implants). Obydwa te rodzaje
endoprotez projektowane sg, jak dotad, na podstawie trady-
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The modern orthopaedic surgery requires the treatment
of pathologically changed parts of human organs or whole
organs of the skeletal system with surgical resection of
pathologically changed parts and simultaneous reconstruc-
tion of anatomical structures using implants. These implants
(endoprostheses) are designed by bioengineers, with
specialization in the field of orthopaedic and rehabilitation
bioengineering, in cooperation with orthopaedic surgeons.
The fixation of endoprostheses elements is generally divided
into two categories, i.e. cemented — with bony cement as a
binding agent — and cementless — by the adaptive ingrowth
of bone tissue into the pore space of porous coatings made
on implant surface by various methods, e.g.: by plasma
spraying, sintering powder, fibbers or beads on implant sur-
face, wire mesh diffusion bonding, powder metallurgy, etc.
So far, the both types of endoprostheses are designed on
the basis of the traditional one-phase biomechanical model
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odksztatcalne sprezyscie i nie uwzglednia sie obecnosci i
biomechaniczne;j roli fazy ptynnej stanowigcej bezposrednie
otoczenie biologicznych komoérek kostnych i reagujacej
zmiang przeptywu w odpowiedzi na mechaniczne obcigze-
nie kosci (tzw. load induced bone fluid flow).

Wprowadzenie do klinicznej biomechaniki ortopedycz-
nej, w Polsce w 2002 roku [3] i w Europie w 2004 roku [4],
dwufazowego porosprezystego modelu biomechanicznego
tkanki kostnej przez interdyscyplinarny kliniczno-bioinzynier-
ski zesp6t autoréw poznanskich stwarza nowe mozliwosci
badawcze w tej dziedzinie. Umozliwia inne spojrzenie,
oparte na mechanice materiatéw porowatych, na problem
projektowania cech konstrukcyjnych porowatych implantéw,
w tym porowatych warstw pokrywajgcych implanty dokostne,
wspoétwarunkujgacych powstanie i wtasciwg prace potgczenia
porowatego implantu z koscia. Nowy dwufazowy model bio-
mechaniczny tkanki kostnej, ktdérym jest porosprezyste ciato
state wypetnione lepkim, jonowym ptynem s$rédkostnym,
umozliwia stawianie i rozwigzywanie zagadnien biomecha-
nicznych dotyczacych potaczenia porowaty implant-ko$¢ w
sposob, na jaki nie pozwalat jednofazowy model kosci oraz
pozwala na bardziej adekwatng interpretacje uwarunkowan
biodynamicznego procesu adaptacyjnej przebudowy tkanki
kostnej z uwzglednieniem biomechanicznej oraz bioelektro-
fizjologicznej roli fazy ptynnej w kosci, zob. [3-5,7].

W przypadku tzw. bezcementowej endoprotezoplastyki
stawow, obok problemu immunologicznego i miejscowo
dziatajacych tkankowych czynnikow wzrostu kosci, pojawia
sie zagadnienie strukturalno-biomechanicznej biozgodnosci
tkanki kostnej i porowatego wszczepu. W aktualnej litera-
turze przedmiotu nadal brak kryteriéw doboru wtasciwosci
strukturalno-biomechanicznych dla porowatych implantow
oraz trzpieni endoprotez z porowatg warstwg pokrywajaca,
opracowanych na podstawie dwufazowego porosprezy-
stego modelu biomechanicznego tkanki kostnej. Zachodzi
w zwigzku z tym konieczno$¢ zaprojektowania wtasciwej
struktury poréw warstwy pokrywajacej trzpien endoprotezy
celem stworzenia odpowiednich warunkow dla stymulaciji
odpowiedzi biologicznej w postaci adaptacyjnej przebudowy
tkanki kostnej, ktéra wrastajac w pory implantu mocuje go
w kosci poprawiajac jednoczesnie warunki przenoszenia
naprezen mechanicznych w potgczeniu porowaty implant-
kos¢. W rozwazanym zagadnieniu mozna wyroznic: 1)
biozgodnos¢ strukturalng (strukturalno-adaptacyjna), ktéra
dotyczy indukowania procesu adaptacyjnego wrastania
tkanki kostnej w pory implantu w odpowiedzi do historii
obcigzen kosci zgodnie z prawem przebudowy Wolffa oraz
2) biozgodnos¢ biomechaniczna, ktéra dotyczy zapewnienia
dlugookresowej wytrzymatosci rozwazanego potaczenia po-
rowaty implant-ko$¢, m.in. przez zapobieganie powstawaniu
niekorzystnych pol naprezen mechanicznych w kosci.

Biozgodnos¢ strukturalna potaczenia porowaty implant-
kos¢ rozwazana na podstawie dwufazowego porospre-
zystego modelu tkanki kostnej dotyczy kompatybilnosci
parametrow mikrostruktury porowatych pokry¢ implantow
dokostnych z mikrostrukturg zmineralizowanej i przebudo-
wujacej sie tkanki kostnej (rozmiar podstawowej jednostki
strukturalnej kosci — osteonu oraz podstawowej jednostki
strukturalnej przebudowujgcej sie tkanki kostnej — tzw.
stozka tngcego). Dostepnos¢ przestrzeni poréow porowatych
pokry¢ implantow ortopedycznych dla wrastania tkanki kost-
nej, tj. zdolnos$¢ tej przestrzeni do przyjecia penetrujacej w
nig tkanki kostnej i w nastepstwie utworzenia funkcjonalnego
biomechanicznie potaczenia porowaty implant-kos¢, zda-
niem autoréw, dobrze opisujg takie parametry jak efektywna
porowatos¢ objetosciowa @, reprezentatywna porowatosé
powierzchniowa @, Wskaznik pojemnosci przestrzeni po-

of bone as well as implant. In this model bone is treated as
an elastic solid. The presence of bone intraosseous fluid,
being the natural environment for bone cells, and its bio-
mechanical role in bone — the so-called “load induced bone
fluid flow” — there is not taken into account.

The introducing by the interdisciplinary team from Poznan
into the clinical orthopaedic biomechanics in Poland (2002,
[3]) and in Europe (2004, [4]) the two-phase poroelastic
model of bone tissue, gives new research possibilities in
this field. In particular it enables an alternative look, based
on the mechanics of porous media, at the problem of design
of the constructional properties of porous implants including
porous coatings on orthopaedic implants. These properties
co-determinate the proper creation of bone-porous implant
fixation and its biomechanical work. The new two-phase
poroelastic model of bone, which is a poroelastic solid
filled with viscous ionic intraosseous fluid, enables to solve
biomechanical problem concerning the bone-porous implant
fixation in the way that was not possible in case of apply-
ing the one-phase model. It also enables more adequate
interpretation of the conditions of the biodynamic process
of adaptive bone tissue remodelling taking into account the
biomechanical and bioelectrophysiological role of fluid phase
in this process, see [3-5,7].

In the case of cementless orthopaedic implants, besides
the immunologic problems and tissue local growth factors,
there appears the problem of structural-biomechanical bio-
compatibility of bone tissue and porous implant. There are
still no well-defined criteria of structural-adaptive biocom-
patibility of the bone-porous implant fixation on the basis
of the modern two-phase poroelastic biomechanical model
of bone tissue. The lack of the proper directives on implant
porous structures characterization and design of porous
coatings is the reason to work it out. This is necessary for
creating the most advantageous conditions for the induction
and stimulation for bone tissue response in form of adap-
tive remodelling. The bone tissue ingrowing into pores of
orthopaedic implants is fixing it in bone and simultaneously
increases the interface area with bone tissue what permits
the transmission of various kinds of mechanical stress
and increases resistance to shear forces in bone-porous
implant fixation. In the considered problem of structural-
biomechanical biocompatibility we can distinguish: 1) the
structural biocompatibility, concerning the induction and
stimulation of adaptive bone tissue ingrowth process into
implant coating pore space, which, according to Wolff's law,
depends on the bone physiological load history, and 2) the
biomechanical biocompatibility concerning the ensurance of
long-term bone-porous implant fixation stability by preven-
tion of non-physiologic stress-strain relations in bone tissue
around the implant.

The necessary condition to proceed the effective adap-
tive bone tissue ingrowth is the compatibility of the porous
coating poroparameters with the structure parameters of
remodelling and mineralized bone tissue. The poroacces-
sibility of porous coatings for tissue ingrowth characterizes
the porous structure from the point of view of the ability to
accommodate the penetrating bone tissue and to create
mineralized new bone formation in pores of the implant. The
poroaccessibility of porous implant can be well described
by the set of parameters of poroaccessibility of implant for
bone tissue ingrowth: the effective volumetric porosity @,
the index of the porous coating space capacity Vpy, the
representative surface porosity @g.,, the representative
pore size ps,,, the representative angle of the poroacces-
sibility Q.., and the bone-implant interface adhesive surface
enlargement index g, proposed by authors in [2,6].

The biomechanical biocompatibility is conditioned by
striving to retain the proper stress-strain relations in bone-



réw porowatego pokrycia Vp,,, efektywna gtebokos¢ poréow
Peer reprezentatywny rozmiar poréw pg.,, reprezentatywny
kat porodostepnosci Q., oraz wspotczynnik zwigkszenia
powierzchni adhezyjnej @, zaproponowane do opisu mi-
krostruktury porowatych pokry¢ implantéw dokostnych w
pracach [2,6].

Biozgodnos$¢ biomechaniczna potaczenia porowaty
implant-ko$¢ uwarunkowana jest zachowaniem prawidto-
wych warto$ci naprezen i odksztatcen w tkance kostnej
w obszarze wokét implantu. Pozwala to zminimalizowac
niekorzystne zjawiska biomechaniczne, wsréd ktorych
mozna wymieni¢ m. in. resorpcje tkanki kostnej w wyniku po-
wstawania tzw. bezodksztatceniowych stref w kosci (stress
shielding). Wystepowanie tych zjawisk w otoczeniu implantu
prowadzi do ostabienia rozwazanego potgczenia, powstania
mikroruchéw generujacych béle, co w rezultacie prowadzi
to do obluzowania komponentéw endoprotezoplastyki stwa-
rzajac koniecznos¢ przeprowadzenia operacji rewizyjne;j.
Zgodnosc¢ biomechaniczna tkanki kostnej i biomateriatu
wszczepu rozpatrywana na podstawie modelu porospre-
zystego obejmuje kompatybilno$¢ wartosci: wspotczynnika
porowatosci objetosciowej ¢, (lub wspdtczynnika poroprze-
puszczalnosci k dla ptynu) oraz czterech wspoétczynnikow
porosprezystosci (np. N, A, Q, R — tzw. wspotczynnikow
materiatowych porosprezystosci Biota-Willisa). Teoretyczna
analiza naprezen i odksztatcen w potaczeniu porowatej
korowej kosci z porowatym implantem w oparciu o dwufa-
zowy model biomechaniczny tkanki kostnej na podstawie
zwigzkow fizycznych teorii porosprezystosci jest przedmio-
tem badan autoréw. Wstepne wyniki zaprezentowano w
pracy [1]. Analiza zagadnienia biozgodnosci strukturalno-
biomechanicznej kosci i wszczepu przeprowadzona na
podstawie nowego dwufazowego porosprezystego modelu
tkanki kostnej moze, zdaniem autoréw, dostarczy¢ nowych
przestanek odnosnie zwigkszenia poziomu niezawodnosci
wszczepianych sztucznych stawow i wydtuzenia okresu ich
eksploatacji bez koniecznosci reimplantaciji.
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implant interface region. It allows to minimize undesirable
biomechanical effects (e.g. stress shielding) producing
non-physiological remodelling of bone or bone osteolysis
following further insufficiency, e.g. loosening of artificial
joint components, generating micromotions and migration
of elements of implant leaving bone for revision surgery in
extensive destruction. The biomechanical biocompatibility,
considered on the basis of the poroelastic model, includes
the compatibility of the volumetric porosity coefficient @,
(or the poropermeability coefficient k from Darcy’s Law)
and the four poroelastic coefficients (e.g. N, A, Q, R — Biot-
Willis coefficients). The theoretical analysis of strains and
stresses in porous cortical bone-implant fixation region on
the basis of two-phase poroelastic model of bone is the
subject of authors research. The preliminary results are
presented in [1].

In authors opinion, the analysis of structural-biomechani-
cal biocompatibility of bone tissue and porous implant, on
the basis of the modern two-phase poroelastic model of
bone tissue, might afford additional knowledge required
for increasing of artificial joint reliability and extension of its
vitality without the necessity of re-implantation.
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Wprowadzenie

Zakazenie ran albo pooperacyjne infekcje nastepujace
po ztamaniach, implantacji protez badz tez zabiegach
dotyczacych kregostupa moga prowadzi¢ do amputaciji
konczyny, a w skrajnych przypadkach do $mierci pacjenta.
Gléwna przyczyna sa bakterie z rodzaju Staphylococcus
spp., Escherichia coli oraz Pseudomonas aeruginosa.
W celu unikniecia infekcji profilaktycznie podawane sg anty-
biotyki, zaréwno doustnie jak i dozylnie, jednakze utrudniony
dostep do miejsca zakazenia bardzo czesto wydtuza okres
leczenia [1]. Jest to spowodowane stabg cyrkulacjg krwi
w tkance kostnej, czego konsekwencjg jest zmniejszenie
efektu terapeutycznego podawanych lekéw. Z kolei zwiek-
szenie dawki antybiotyku moze spowodowacé wystapienie
efektow ubocznych [2,3]. Biomateriaty, oparte na fosfora-
nach wapnia posiadajg zdolnos¢ do adsorbowania réznych
chemicznych zwigzkdw na swojej powierzchni i mogg byé
wykorzystane jako nosniki lekow dla tkanki kostnej [4].
Antybiotyki uzywane w leczeniu zakazenh ukfadu szkieleto-
wego, jak i w profilaktyce tych zakazen moga by¢ przytacza-
ne do hydroksyapatytu w celu zwiekszenia dostepnosci leku
w miejscu infekgcji, jak i kontrolowanego jego uwalniania aby
osiagna¢ pozadane stezenia leku przez dtugi okres czasu
bez osiggania toksycznego poziomu [5].

Celem prezentowanej pracy byto zoptymalizowanie
procesu wigzania chemicznego amikacyny do zmodyfi-
kowanego biatkami hydroksyapatytu w celu wytworzenia
biomateriatu zdolnego do stopniowego uwalniania leku do
otaczajgcego srodowiska.

Metodyka

Granulat hydroksyapatytowy (HAP) wykonano w Kate-
drze Technologii Ceramiki i Materiatéw Ogniotrwatych AGH
w Krakowie. Parametry HAP wynosity: srednica 0.3-0.5mm,
otwarta porowato$¢ 67%, temperatura spiekania 800°C.
Otrzymany materiat pokryto dwoma rodzajami biatek (zela-
tyng wieprzowa lub keratyng z wtoséw ludzkich) uzyskujac
tym samym 2 typy matryc. W procesie tym wykorzystano
metode aktywacji y-aminopropylotrietoksysilanem Weetha-
la [6] i wlkasng procedure immobilizacji biatek. Amikacyne
(Biodacyna®, Bioton) taczono z biomateriatem wedtug Zgto-
szenia Patentowego [7] i oznaczano ilosciowo wg Ginalskiej
i wsp. [8]. Aktywnos¢ biologiczng immobilizowanej formy
antybiotyku testowano wobec Staphylococcus aureus ATCC
25923. Cytotoksycznos$¢ biomateriatu sprawdzano na linii
komodrkowej ludzkich osteoblastow hFOB 1.19.
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Introduction

Wound contamination, postoperative infections follow-
ing fracture repair, implantation of joint prosthesis or spine
surgery can lead to limb amputation or patient’s death.
The main etiological factors of infections are Staphylococ-
cus spp, Escherichia coli and Pseudomonas aeruginosa.
For this reason antibiotics are often provided as prophy-
lactics, either orally or intravenously. However, the very
little accessibility of the site of infections often prolongs
the treatment [1]. Poor blood circulation in osseous tissue
is the main cause of the reduced therapeutic effects of
administered drugs. On the other side increasing doses of
antibiotics can caused side-effects [2,3]. Phosphate calcium
based materials have the ability to adsorb different chemical
agents on their surfaces and could serve as drug carriers
for the bone tissue [4]. Antibiotics which are used for treat-
ment of the skeletal system infections or as a prophylactic
strategy could be attached to hydroxyapatite to maximize
the drug access to infected bone sites and to enable the
controlled release of drugs, in order to maintain a desired
drug concentration level for long periods of time without
reaching a toxic level [5].

The aim of the present study was an optimization of
amikacin chemical binding process to protein-modified hy-
droxyapatite to construct a biomaterial with ability to release
the drug gradually to surrounding environment.

Methods

Hydroxyapatite (HAP) was made in Department of
Technology of Ceramics and Refractories, AGH, Krakdéw.
Hydroxyapatite parameters were: diameter: 0.3-0.5mm,
open porosity: 67%, sintering temperature: 800°C.
This material was chemically covered by two kinds of pro-
tein (porcine gelatin or keratin derived from human hair).
So, we obtained two types of matrix. HAP was activated
by y-aminopropyltriethoxysilane according to Weethal’s
method (6), keratin and gelatin were covalently immobilized
to silanized HAP according to our own procedure. Amikacin
(Biodacyna®, Bioton) was immobilized according to the
Patent pending (7) and its concentration was estimated
spectrophotometrically after Ginalska et al. (8). Biological
activity of immobilized antibiotic was tested in the pres-
ence of Staphylococcus aureus ATCC 25923. Experiments
concerning the cytotoxicity estimation were conducted on
human fetal osteoblast cell line hFOB 1.19.



Rezultaty badan

Eksperymentem objeto materiat modyfikowany biatkami
(zelatyna i keratyna) i bez modyfikacji. W TABELI 1 zamiesz-
czono wyniki immobilizacji amikacyny na dwdch rodzajach
HAP w zaleznosci od pH buforu uzytego do tego procesu.
Na podstawie osiggnietych wynikéw stwierdzono, ze wraz
ze wzrostem pH s$rodowiska reakcji wzrasta zaréwno
ilos¢ przytaczonego antybiotyku jak i wydajnos¢ procesu.
W naszych poprzednich badaniach wykazano, Ze lek do
modyfikowanego nosnika wigze sie w sposob mieszany: na
zasadzie biernej adsorpcji, jonowo oraz kowalencyjnie [9].
W obecnym doswiadczeniu wykazano, ze odczyn srodowi-
ska nie wptywa na rodzaj wigzania antybiotyku. | tak ok. 30%
leku taczy sie z nosnikiem na zasadzie adsorpciji fizycznej,
ok. 10% zwigzana jest jonowo, z pozostatej puli (ok. 60%)
czes¢ taczy sie kowalencyjnie, a czes¢ zostaje uwieziona
gteboko w porach.

Kolejnym etapem badan byta optymalizacja stezenia
amikacyny uzywanej do immobilizacji. Potwierdzono, ze
wraz ze wzrostem stezenia leku, wzrasta ilo$¢ przytaczo-
nego do materiatu antybiotyku, ale obniza sie wydajnos¢
procesu immobilizacji (TABELA 2).

Nastepnie okreslono czas potrzebny do przytaczenia
optymalnej ilosci leku. Dla hydroksyapatytu modyfikowane-
go wynosit on 18 godzin, natomiast w przypadku nos$nika
niemodyfikowanego biatkiem czas immobilizacji nie miat
wplywu na ilo$¢ przytaczanego leku.

W kolejnym etapie badan sprawdzono wptyw temperatury
na proces wigzania amikacyny do hydroksyapatytu. Okazato
sie, ze wraz ze wzrostem temperatury procesu immobilizacji
wydajnos$¢ wigzania leku do nosnika biatkowanego wzro-
sta do ok. 80% (temperatura 60°C). W przypadku nosnika
niemodyfikowanego temperatura nie miata wptywu na ten
proces. Zaleznos¢ ilosci zwigzanego leku od temperatury
procesu wigzania zostata przedstawiona na RYSUNKU 1.

W celu sprawdzenia czy amikacyna nie ulega rozktadowi
w temperaturze 60°C prébka leku wolnego zostata podda-

. llo$¢ ami-
Stezenie
kacyny na
leku przed o .
immobilizaci nosniku Wydajnos¢
Typ nosnika .Ja“ Quantity Immobiliza-
) Concentration . . .
Type of carrier of amika- tion yield
of drug before .
) R cin on (%)
immobilization .
Gl carrier
(mg/ml)
dyfikowany 5.50 5.56 25.28
(kontrola)
Non-modified 8.68 6.89 19.85
HAP (control) 11.30 7.97 17.57
2.77 5.88 53.17
HAP pokryty
keratyng 5.50 8.83 40.14
Keratin-sealed 8.68 10.80 30.98
HAP
11.30 10.70 23.47
2.77 7.19 65.04
HAP pokryty
zelatyng 5.50 9.87 44.87
Gelatin-sealed 8.68 10.80 31.26
HAP
11.30 11.80 25.99

TABELA 2. Wptyw stezenia amikacyny na wydaj-
nos¢ immobilizaciji.

TABLE 2. Influence of amikacin concentration on
immobilization yield.

llos¢ leku zwigza-

o nego z HAP Wydgj.n OS.C

Typ nosnika Immobilization

Type of carrier Amount of drug ield
o attached to HAP y
(%)
(mg/g)

HAP pokryty 5 5.92 31.97
keratyng 7 6.40 37.74
Keratin-sealed 9 7.24 39.96
HAP 11 8.00 45.56
HAP pokryty 5 4.60 25.27
Zelatyng 7 6.92 36.97
Gelatin-sealed 9 7.84 40.83
HAP 1 8.08 41,91

TABELA 1. Wptyw pH srodowiska na efektywnosé
wigzania amikacyny.

TABLE 1. Influence of medium pH on effectiveness
of amikacin attachment process.

Results

Our experiments included the modification of both: the
material sealed by proteins (gelatin and keratin) and the
non-modified one. Results of amikacin immobilization on
two kinds of HAP in dependence on medium pH used dur-
ing this process are presented in TABLE 1. The data leads
to the conclusion that when pH is raising, amount of bound
antibiotic and process efficiency increased either. In our
previous research it was found that drug was attached to
the modified matrices in mixed way: by physical adsorption,
by ionic interactions and via covalent bonds (8). Present
experiment showed that pH of reaction did not influenced on
type of antibiotic binding. About 30% of drug was attached
to carriers by physical adsorption, about 10% was bound
by ionic interactions, whereas the remaining amount (about
60%) antibiotic was partially attached via covalent bonds
and partially entrapped within the pores.

In further part of research the optimization of amikacin
concentration used for immobilization was made. It was
confirmed that increasing concentration of drug caused a
rise of amount of antibiotic bound to the carrier, but immo-
bilization yield decreased (TABLE 2).

Next step of our experiments concerned the estimation of
time required to bind optimal amount of drug. It was shown
that 18 hours is an appropriate time for drug immobilization
for modified hydroxyapatite, whereas in case of non-modi-
fied carrier, time was not an important factor.

Further experiment concerned the influence of tempera-
ture on amikacin immobilization to matrices. It was observed
that raise of immobilization temperature caused the increase
of yield of amikacin immobilization process to protein-modi-
fied carriers to about 80% (temperature 60°C). In case of
non-modified HAP there was no correlation between the
temperature and immobilization yield (FIGURE 1).

High temperature can cause the degradation of antibiot-
ics and their properties. Therefore, samples (10ul) before (f)
and after (a,b,c,d) immobilization of amikacin at 60°C were
tested for antimicrobial activity against S. aureus (FIGURE
2). Growth inhibition zone around sample f incubated at
60°C , is the same as around sample e (incubated at R/T),
indicating that high temperature (60°C) itself does not cause
the degradation of antibiotic. Growth inhibition zone around
sample b (amikacin non—bound to non-modified HAP pool)
had similar size to samples e i f zone (drug before immobi-
lization—control). It proved that non-modified carrier bound
small amount of the drug. Zones around samples a, ci d
were significantly smaller, because of low concentration of
antibiotic remaining in samples. It confirmed that drug was
immobilized to protein—modified HAP.
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RYS.1. Wptyw temperatury na ilos¢ przytaczonego
antybiotyku do nosnika.

FIG.1. Influence of temperature on amount of
antibiotic attached to carrier.

na dziataniu tej temperatury przez 18 godzin, a nastepnie
sprawdzono jej dziatanie bakteriobdjcze wobec S. aureus.
Zaréwno probki amikacyny (10ul) pobrane z roztworu
przed jak i po immobilizacji wykazywaty dziatanie béjcze
w stosunku do testowanego szczepu (RYSUNEK 2). Strefa
zahamowania wzrostu bakterii S. aureus powstata wokét
probki b (pula amikacyny niezwigzanej do niemodyfikowa-
nego HAP) jest zblizona rozmiarem do strefy wokot prébki
e (kontrola — lek przed immobilizacjg). Dowodzi to, ze w
przypadku HAP niemodyfikowanego, ilo$¢ zwigzanego leku
jest niewielka. Jednoczes$nie zauwazono, ze strefy wokdt
prébek a, ¢ i d sg znaczaco mniejsze z powodu niskiego
stezenia amikacyny w probkach, co swiadczy o zwigzaniu
leku do modyfikowanych nosnikéw.

W ostatnim etapie badan sprawdzono wptyw otrzyma-
nych biomateriatéw na wzrost i podziat osteoblastéw ludz-
kich. Podczas eksperymentu liczba komaérek rosta osiaggajac
najwyzszy poziom w 312 godzinie prowadzonej hodowli.
Przezywalno$¢ komodrek wyniosta 95%, co wskazuje ze
modyfikowane chemicznie materiaty HAP nie sa toksyczne
w stosunku do osteoblastow.

Whioski

1. Istotny wplyw na zwiekszenie wydajnosci procesu im-
mobilizacji amikacyny na testowanym materiale HAP ma
zasadowe srodowisko reakgciji.

2. llo$¢ zwigzanej na biomateriale amikacyny zalezy od ste-
zenia testowanego leku, temperatury w jakiej prowadzony
jest proces immobilizacji oraz czas immobilizaciji.

3. Hybrydowe biomateriaty (HAP-amikacyna) wykazuja
dziatanie bakteriobdjcze, natomiast nie wykazujg dziatania
toksycznego w stosunku do osteoblastow ludzkich.
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RYS.2. Stabilnos¢ amikacyny niezwigzanej pod-
czas procesu immobilizacji prowadzonego w
temperaturze 60°C.

Probka leku niezwigzanego, pozostata po im-
mobilizacji na: a) HAP silanizowanym; b) HAP
niemodyfikowanym; c) HAP keratynowanym; d)
HAP zelatynowanym; e) lek przed immobilizacja
przechowywany w temperaturz pokojowej; f) lek
przed immobilizacja inkubowany w 60°C.

FIG.2. Stability of amikacin non-bound during
immobilization process performed at 60°C tem-
perature.

Sample of drug remaining after immobilization on:

a) silanized HAP; b) non-modified HAP;

c) keratin-sealed; d) gelatin-sealed; e) drug before

immobilization stored at RT; f) drug before immo-

bilization incubated at 60°C.

The last step of this research concerned checking of the
influence of modified biomaterials on growth and division
of human osteoblasts. During the experiment, cell number
increased with time reaching the highest value at 312 h. Cell
viability exceeded 95% what indicates that modified carriers
were non toxic to osteoblasts.

Conclusions

1. Alkaline medium of reaction has relevant influence on
increase of amikacin immobilization efficiency.

2. Concentration of tested drug, temperature and time of
immobilization process influence on amount of amikacin
bound to biomaterial.

3. Hybrid biomaterials (HAP—amikacin) reveal high antimi-
crobial activity against S. aureus and they are not cytotoxic
towards human osteoblasts.
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W pracy przedstawiono problem modelowania za-
chowania sie cementu chirurgicznego podczas zabiegu
protezoplastyki. Celem pracy bylo opracowanie modeli
opisujacych pole temperatury w kosci podczas implantacji
oraz opracowanie modeli numerycznych (MES).

Podczas wykonywania chirurgicznych zabiegdw ortope-
dycznych z uzyciem polimerowych cementéw chirurgicznych
temperatura osiaga niekiedy 80°C, co powoduje zanik tkanki
kostnej. Proces ten ma charakter lokalny, bowiem zalezy tak
od ilosci ciepta polimeryzacji powstajgcego podczas reakcji
jak i od warunkéw wymiany ciepta na granicy cement-tkanka
kostna oraz cement kostny-implant [1-3].

Pomimo wielu prac dotyczacych projektowania nowych
tworzyw polimerowych dla potrzeb medycyny, bardziej
wytrzymatych oraz o nizszej temperaturze polimeryzacji, w
dalszym ciggu podczas reakcji chemicznych przekraczana
jest warto$¢ temperatury powodujgcej niszczenie tkanek
organizmu w wyniku koagulacji biatka. Poznanie tego zja-
wiska w ujeciu termodynamicznym stanowitoby wiasciwg
podstawe dla prognozowania miejsc, w ktérych moze do-
chodzi¢ do destrukcji zywych tkanek organizmu jak rowniez
zasiegu destrukcyjnego oddziatywania temperatury. Nalezy
w tym przypadku rozpatrzy¢ oddziatywanie zrédtowego
pola temperatury. Rozwigzanie problemu wyznaczenia jej
rozktadu w komponentach implantu oraz w kosci wymaga
rozwigzania szeregu zadan czgstkowych. Jednym z nich
jest wyznaczenie wydajnosci zrodta ciepta. Wydajnosc¢ ta
zalezy od przebiegu procesu polimeryzacji i jest zmienna
w czasie. We wczesniejszych opracowaniach wydajno$¢
zrodta ciepta zostata wyznaczona dla cementu chirurgicz-
nego na podstawie badah wykonanych w prézni [4]. Na
RYS.1 przedstawiono w funkcji czasu wydajnos$¢ zrédta
ciepta podczas polimeryzacji cementu Palamed. W dalszych
obliczeniach zatozono, Ze przebieg reakcji i zwigzana z nim
wydajnos¢ nie sg zalezne od uwarunkowan zewnetrznych
w tym temperatury otoczenia i warunkéw wymiany ciepta,
ktore wptywajg na temperature komponentéw wchodzgcych
ze sobg w reakcje. Wykorzystano w tym przypadku metode
elementéw skonczonych. Cechy geometryczne modelu
zdefiniowano na podstawie pomiaréw preparatu rzeczy-
wistej kosci udowej. Geometrie modelu zaprojektowano w
programie Alibre Design. Zbudowany model wprowadzono
nastepnie do programu MES, w ktérym utworzono model

Warunek brzegowy lll rodzaju
Powierzchnia kosci third-type boundary condi-
Surface bone tions

- T=37°C, a=150[W/m2K]

Warunek brzegowy lll rodzaju
Powierzchnia trzpienia third-type boundary condi-
Surface steam tions

- T,=27°C, a=60 [W/m?K]

TABELA 1. Przyjete w modelu warunki brzegowe [6].
TABLE 1. The boundary conditions [6].
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In the paper have been presented problems of the model-
ling of the surgical cement behaviour during implantation.
The purpose was to find the proper model describing the
temperature fields in the bone during the surgery treatment
and validate the FEM model designed.

During orthopaedic surgical procedures with the use of
methyl polymethacrylate surgical cements, the temperature
sometimes reaches 80°C, which causes atrophy of the bone
tissue. The process occurs locally, since it depends on both
the amount of polymerization hest generated during the re-
action and on the heat exchange conditions at cement-bone
tissue and bone - cement — implant boundaries [1-3].

In spite of a number of studies concerning the problem
of designing new polymer materials for medical needs, with
better strength and of a lower polymerization temperature,
the value of temperature at which human tissues undergo
destruction as a result of protein coagulation, is constantly
exceeded during chemical reactions. Understanding of this
phenomenon from the point of view of thermodynamics
would form the right basis for forecasting places, where
living tissue may undergo destruction, as well as the range
of the destructive effect of temperature. In this case, the ef-
fect of the source field of temperature should be taken into
consideration. A solution to the problem of determining the
temperature distribution in implant components and in the
bone, requires solving a number of partial tasks. One of them
is to determine the heat source efficiency. The efficiency
depends on the course of the polymerization process and is
variable in time. In authors’ previous papers, the heat source
efficiency was determined for surgical cement based on
tests made in a vacuum [4]. FIG.1 presents the heat source
efficiency as a function of time during Palamed cement
polymerization. In further calculations, it was assumed that
the course of the reaction and the related efficiency do not
depend on external conditions, such as ambient temperature
or heat exchange conditions, which have an effect on the
temperature of components participating in the reaction. The
finite element method was used to this end.

Geometric features of the femoral bone were selected so
as to correspond to the endoprosthesis size. The geometric
features defined in the Alibre Design program were entered

TABELA 2. Przyjete w modelu witasciwosci termo-
fizyczne [3,5].
TABLE 2. Thermophysical properties [3,5].
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dyskretny o liczbie weztow réwnej 48724 (RYS.2) [7].
W procesie modelowania przyjeto dwa rodzaje warun-
kow brzegowych (TABELA 1). Na zewnetrznej powierzchni
kosci oraz odstonietych czesciach metalowego trzpienia
zadano warunek brzegowy lll-go rodzaju, odpowiadajacy
konwekcyjnej wymianie ciepta z zadanym odpowiednim
wspotczynnikiem przejmowania ciepta i temperaturg otocze-
nia. Wartos¢ wewnetrznego zrodta ciepta byta wyznaczona
na podstawie badan eksperymentalnych publikowanych
w pracy [4]. Wtasciwosci termofizyczne (TABELA 2) kosci,
cementu, metalu przyjeto na podstawie literatury [3,5].
Przyktadowe rozktady temperatury w udowej kosci z wpro-
wadzonym trzpieniem endoprotezy pokazano na RYS.2.
Rejestrowano zmieniajgce sie w czasie rozktady tempe-
ratury. Jednym z miejsc pomiaru temperatury byt punkt przy
wierzchotku implantu, gdzie warstwa cementu osigga naj-
wiekszg grubosé (RYS.3) i wymiana ciepta przez metalowy
trzpien jest najmniej intensywna, maksymalna temperatura
w tym miejscu wynosita 56,5°C. Punkt srodkowy zlokali-
zowano w obszarze, gdzie grubos¢ warstwy cementowej
wynosita okoto 2,3mm, maksymalna temperatura osiggneta
48,7°C. Grubos$¢ warstwy cementu otaczajgcej kotnierz
wynosita 2,7mm. W tym obszarze, wymiana ciepta z me-

A

mer

RYS.2. Model dyskretny uktadu kos¢ — cement -
trzpien z widoczna siatka elementéw skonczonych
oraz przyktady rozktadu temperatury.

FIG.2. FEM model of the bone-cement-stem sy-
stem with a finite elements lattice and an example
of temperature distribution.
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RYS.1. Charakterystyka zrodta ciepta z zaznaczonym,
przyjetym do obliczen, czasem trwania procesu
polimeryzacyjnego wzrostu temperatury.

FIG.1. Heat source characteristics with a marked,
assumed for calculations.

in the FEM program, in which a discrete model was created
with the number of nodes equal 48724 (FIG.2) [7].

Two types of boundary conditions were assumed (TABLE 1).
For the bone’s outer surface and uncovered parts of the
metal stem, a third-type boundary condition was prescribed,
corresponding to convective heat exchange with the pre-
scribed respective surface film conductance and ambient
temperature. The internal heat source intensity value was
determined based on experimental studies published in
paper [4]. The thermophysical properties (TABLE 2) of the
bone, cement and metal were prescribed on the basis of
literature [3,5]. An example of the model application for the
determination of thermal field in the femoral bone with an
endoprosthesis’ stem is shown in FIG.2.

The courses of temperature changes in time were re-
corded. One of the temperature measurement point was
located near the top where the cement layer was the thick-
est (FIG.3) and heat absorption by the metal stem was the
least intense, were a maximum local temperature of 56°C.
The midpoint was located in an area where the cement layer
thickness was uniform, of ca 2,3mm a maximum temperature
of 48,7°C. Surrounding the flange, the cement thickness also
was about 2,7 mm. However, in that area, heat exchange
with the metal endoprosthesis was more intense its maxi-
mum value of 42,4°C. FIGURE 4 presents a comparison
of maximum temperatures determined experimentally and
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RYS.3. Rozmieszczenie termopar oraz uzyskane gru-
bosci warstwy cementu w miejscach pomiarowych.
FIG. 3. Lateral cross-section of the laboratory
model and method of thermocouples arrangement
in the laboratory model.

RYS.4. Poréwnanie temperatur maksymalnych wy-
znaczonych za pomoca MES i eksperymentalnie przy
uzyciu modelu laboratoryjnego.

FIG.4. Comparison of maximum temperatures deter-
mined experimentally and calculated.



talowq protezag byta najbardziej intensywna i temperatura
maksymalna wynosita 42,4°C. Na RYSUNKU 4 przedstawio-
no poréwnanie maksymalnych temperatur wyznaczonych
doswiadczalnie i numerycznie.

Temperature rejestrowano natychmiast po wymieszaniu
sktadnikow do chwili kiedy wszystkie termopary wskazywaty
temperature ponizej 40°C. Otrzymane wyniki badan wyka-
zaty wystepowanie wysokiej temperatury na powierzchni
kontaktu kos$¢/cement wynoszacej 57°C, co potwierdzajg
dane literaturowe [1-3].

Walidacja modeli komputerowych stosowanych w bada-
niach, wydaje sie by¢ dobrym rozwigzaniem dla okreslenia
procedury wykonywania zabiegu chirurgicznego [8]. Jednak-
ze, szczegolny nacisk powinien by¢ potozony na poprawny
wybor wiasciwosci termofizycznych modeli laboratoryjnych.
Uzyskano zaréwno w badaniach laboratoryjnych jak i nu-
merycznych podobne wartosci lokalnych maksymalnych
temperatur.
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calculated using the above-described laboratory model. The

temperature was recorded immediately after all components © @ @ e @ o o

were mixed together to the moment when all experimental
thermocouples displayed a temperature below 40°C. The
measurement results corroborated the data from literature,
showing high temperatures at the bone/cement contact
surface as high as 57°C [1-3].

The computer models’ validation method applied in the
study seems to be the right solution for the research on
surgical procedures of endoprosthesis implantation [8].
However, a particular emphasis should be placed on a cor-
rect selection of thermophysical properties of the designed
laboratory models. Relying on the calculations and research
results, similar local values of maximum temperatures were
obtained.
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Sposréd szerokiej gamy materiatéw rekonstrukcyjnych
stosowanych obecnie w medycynie zdecydowanie najlepsza
wydaje sie nadal tkanka wtasna. Powoduije to, iz w praktyce
chirurgicznej dominujg przeszczepy autogenne [2,3]. Zwia-
zane jest to jednak z wykonywaniem dodatkowego zabiegu
chirurgicznego wydtuzajgcego czas trwania operacji i jest
dodatkowym obcigzeniem dla pacjenta. W wielu specjal-
nosciach medycznych stosuje sie bioaktywne preparaty na
bazie odbiatczonych kosci zwierzecych [1,4]. Pozwala to na
unikniecie wymienionych niedogodnosci lecz niesie zarazem
ryzyko przeniesienia do organizmu ludzkiego bakterii, wiru-
sOw czy niektorych choréb odzwierzecych. Uniknieciu tego
typu zagrozen sprzyja stosowanie w celach odtworczych
bioaktywnych materiatéw syntetycznych o duzym podobien-
stwie wiasciwosci biologicznych do kosci ludzkich. Jednym
z takich materiatéw jest fosforan tréjwapniowy (TCP), ktory
ze wzgledu na swe chemiczne podobienstwo do substancji
nieorganicznej kosci i zebow po wszczepieniu do organizmu
ludzkiego nie wykazuje efektéw cytotoksycznych czy kan-
cerogennych, a po spetieniu swojej funkcji ulega resorpcji
[5,6]. Stworzenie preparatu na bazie odbiatczonej kosci ludz-
kiej bytoby niewatpliwie najlepszym rozwigzaniem materiato-
wym do celoéw kosciozastepczych. Prawnie uregulowana w
Polsce mozliwos¢ pobierania tkanek ludzkich sprzyja takiej
alternatywie. Dodatkowo stworzenie mieszaniny odbiatczo-
nej kosci ludzkiej z TCP pozwolitoby na uzyskanie nowego
materiatu do celéw rekonstrukcyjnych.

Materiat i metody

W pracy zastosowano mieszanine odbiatczonej kosci
ludzkiej z TCP w proporcji 80:20%wag. Uzyty preparat kosci
ludzkiej byt w formie granulatu o $rednicy od 0,3 do 0,5mm.
i zostat zakupiony w Regionalnym Centrum Krwiodawstwa i
Krwiolecznictwa - Bank Tkanek w Katowicach. TCP, takze w
formie granulatu o takiej samej Srednicy, zostat wytworzony
w Katedrze Technologii Ceramiki AGH w Krakowie.

Badaniem objeto populacje 12 swinek morskich, w
réwnej liczbie obojga ptci o wadze od 500 do 600g. Zostaty
one znieczulone Tiopentalem w dawce 0,4g/kg masy ciata.
Wszystkie zabiegi przeprowadzono w Centralnej Zwierze-
tarni Doéwiadczalnej SAM w Katowicach za zgoda Komisji
Bioetycznej ds. Badanh na Zwierzetach.

Po obu stronach gtowy zwierzat w trzonie Zzuchwy wy-
konano ubytki kostne o Srednicy 6mm i gtebokosci 3 mm.
Grupe doswiadczalng (grupa |) stanowity ubytki po stronie
prawej, ktére wypetniono badang mieszaning. Natomiast
ubytki kostne po stronie lewej pozostawiono do gojenia na
bazie skrzepu krwi — grupa kontrolna (grupa II).

U wszystkich zwierzat wykonano obserwacje kliniczne
przebiegu gojenia ran, a takze podstawowe badania krwi. Po
ich usmierceniu przeprowadzono badania makroskopowe
i radiologiczne w 7, 14 i 21 dobie oraz w 4, 8 i 12 tygodniu
doswiadczenia. Dodatkowo, na podstawie tomografii kom-
puterowej i densytometrii rentgenowskiej, we wszystkich
okresach badawczych, oznaczano gestos¢ kosci w miejscu
wprowadzonego wszczepu oraz w jego otoczeniu (5 i 10
mm od ogniska). W dalszym etapie eksperymentu zapla-
nowano badania histopatologicznie tkanki kostnej oraz
narzadow wewnetrznych (watroba, nerki) oraz badania
histoenzymatyczne.

Introduction

From among a great number of reconstructive materi-
als used now in medicine absolutely own tissue is still the
best. That is why autogenous transplants play the leading
role in surgical practice [2,3]. However, autotransplantation
involves performing an additional operation necessary what
prolongs the operation time and is an additional inconven-
ience for the patient. In many medical fields are used bioac-
tive preparations based on deproteinized animal bone [1,4].
However, their presence in the human organism can result
in the transmission of bacteria, viruses or certain epizootic
diseases. Use of bioactive synthetic biomaterials which
have a much biological similarity to human bones could
eliminate hazards of this kind. One of such as these mate-
rials is tricalcium phosphate (TCP), which with regard for
its chemical similarity to inorganic substances of bone and
tooth, after implantation to human organism doesn’t reveal
any negative reactions and after fulfillment of its function
subjects to resorption [5,6]. A creation of preparation based
on deproteinized human bone could be undoubtedly the best
material result for bone-replacing applications. In Poland a
taking human tissue is legal what is conductive to such as
alternative. Additionally a creation of mixture of deprotein-
ized human bone with TCP could allow to obtaining a new
material to bone reconstructive applications.

Material and methods

In the examination it was used a mixture of deproteinized
human bone with TCP in proportions 80:20%weight ratio.
The preparation of human bone was in the form of granu-
late with the diameter from 0,3 to 0,5mm. It was bought in
the Regional Blood Donation and Blood Treatment Center
— Tissue Bank in Katowice. The TCP, also in the form of a
granulate of the same diameter, was made in Department
of Ceramic Technology the AGH Science and Technology
University in Krakow.

The examination was carried out on a group of 12 guinea
pigs, equal number of both genders, weighing from 500 to
600 grams. The animals were anaesthetized with Tiopental
in the dose of 0.4 g/kg of the body weight. All the operations
were performed at the Central Experimental Animal Farm of
the Silesian University in Katowice and with the permission
of the Bio-Ethical Board for Experimental Animals.

On the both sides of each animal’s head, in the corpus
of the mandible, a defect was made (6mm in diameter and
3mm in depth). The bone defects on the right side ware filled
with tested mixture — experimental group (group I). However
the bone defects on the left side was filled with blood clot
— control group (group II).

All the animals underwent clinical observations of the
wound healing, as well as basic blood analyses. After the
sacrificing of the animals, macroscopic and radiological
examinations were performed, which was done on the 7th,
14th and 21st day, and in the 4th, 8th and 12th week of the
experiment. Additionally, in every period of the study, bone
density was determined in the bone graft site and its sur-
roundings (5 and 10 millimeters), with the use of computer
tomography and X-ray densitometer. In the next stage of
the experiment, histopathological examinations of the os-
seous issue and internal organs (kidney and liver) have
been planned.



Wyniki badan

Podczas obserwaciji klinicznych przebiegu gojenia ran
nie stwierdzono u badanych zwierzat bélu pooperacyjnego.
Poczatkowo byty znacznie ostabione, wraz z uptywem czasu
stawaty sie bardziej ruchliwe. Przez caty okres doswiadcze-
nia zwierzeta nie ocieraty sie o klatki i nie rozdrapywaty ran.
W Zadnej z grup nie obserwowano réwniez ich rozchodzenia
sie. Szwy usunieto w 10-14 dobie eksperymentu.

Makroskopowo proces gojenia ran kostnych u $winek
morskich w obu grupach przebiegat w sposob prawidtowy.
Nie stwierdzono odczyndéw zapalnych czy objawdw chetbo-
tania. Wygojenie ubytkéw kostnych dla grupy | stwierdzono
po 8, a dla grupy Il po 12 tygodniu badan.

Oznaczone podczas badania krwi zwierzat wskazniki
miescity sie swymi warto$ciami w granicach norm juz od 14
doby eksperymentu. Wyjatek stanowita liczba granulocytow
we Kkrwi, ktora ustabilizowata sie dopiero po 8 tygodniu
badan.

Z obrazéw radiologicznych wynika, iz proces kosciotwo-
rzenia zarowno w grupie | jak i Il rozpoczat sie po 21 dobach
badan (ubytek wyraznie przymglony), jednakze w grupie
z wszczepionym biomateriatem bylo to bardziej zintensyfi-
kowane. Petna mineralizacja obszaru rany kostnej nastapita
w grupie | juz po 8 tygodniach eksperymentu - ubytek byt
w petni zacieniony. W grupie Il natomiast jeszcze po 12
tygodniach mozna byto stwierdzi¢ brak w petni uwapnionej
tkanki kostnej w obrebie ubytku.

Z badan gestosci kosci wykonanych przy pomocy to-
mografii komputerowej wynika, iz stopien mineralizacji w
miejscu ubytku byt w poczatkowych okresach badawczych
podobny w obu grupach. Po 21 dobie badan w grupie |
gestosc kosci gwattownie wzrosta w poréwnaniu do grupy
I, a co sie z tym wigze byta bardziej zblizona swg wartoscig
do gestoséci tkanek z otoczenia rany kostnej. Potwierdze-
niem tychze wynikow sg badania gestosci kosci wykonane
densytometrem rentgenowskim, ktére wykazaty, iz w gru-
pie | kosciotworzenie nastepowato szybciej i intensywniej
niz w grupie Il. Byto to prawdopodobnie spowodowane
obecnoscig w tym materiale aktywnego biologicznie fosfo-
ranu tréjwapniowego, ktory skutecznie stymulowat proces
osteogenezy.

Whioski

Z przeprowadzonych wstepnych badan doswiadczalnych
wynika, iz mieszanina odbiatczonej kosci ludzkiej z TCP
nie wywotuje zadnych negatywnych reakcji u badanych
zwierzat. Ponadto badania radiologiczne i badania gestosci
kosci wykazaty, iz w obecnosci mieszaniny odbiatczone;j
kosci ludzkiej z TCP nastepuje szybsza regeneracja ran
kostnych niz na bazie skrzepu krwi.
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Results

No post-operative pain was observed during the clinical
observations of the wound healing process. First, the ani-
mals were considerably weak, but after a short period they
became more active. Throughout the whole experiment the
animals did not scrap the cages or scratch the wounds. In
neither groups did the wounds slacken. The stitches were
removed on the 10th — 14th day of the experiment.

The macroscopic examination showed that the osseous
wounds healing process was proceeding in a normal way
in both groups. No inflammatory reactions and fluctuation
symptoms were observed. In group | after the 8th and in
group |l after the 12th week of examination the osseous
wounds were healed.

The indices determined during the laboratory analysis
of the animals’ blood remained within the standards limits
starting from the 14th day of the experiment. An exception
was the number of granulocytes in the blood, which reached
its proper value after the 8th week of the experiment.

The X-ray pictures showed that a new osseous tissue
formation as group | as Il started after 21st day of examina-
tion (osseous wound was clearly misty), but in group with
implanted biomaterial it was more intensive. Full miner-
alization of osseous wound in group | was visible already
after 8th week of experiment — osseous defect was in full
shaded. In group Il lack of in full mineralized of osseous
tissue within bone defect was observed already after 12th
week of examination.

Bone density examinations with the use of computer
tomography showed that the degree of bone mineraliza-
tion in the place of bone defects was in the first periods
of experiment similar for both groups. After 21st day of
examination in group | the bone density suddenly increased
in comparison with group I, and what is connected with this
it was more similar of its value to the density of surrounding
tissue. The bone density examinations with the use of X-ray
densitometer confirmed these results. They showed that in
group | the formation of a new bone progressed faster and
more intensive than in group Il. It was probably caused by
the presence of the bioactive tricalcium phosphate in the
material used, which stimulated the osteogenesis process
from the beginning.

Conclusion

The preliminary examinations show that the mixture of
deproteinized human bone with TCP do not cause any nega-
tive (harmful) effects with the animals under examination.
Besides radiological and bone density examinations proved
that in the tested mixture presence the osseous wound heal-
ing progresses faster than in the blood clot presence.
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Wprowadzenie

Wywodzace sig ze zrédet naturalnych materiaty implan-
tacyjne stosowane sg na szeroka skale w réznych specjal-
nosciach medycznych. Zalicza sie do nich bioaktywne pre-
paraty na bazie odbiatczonych ko$ci zwierzecych, w ktérych
catkowite usuniecie sktadnikéw organicznych powoduje
zniesienie ich wiasciwosci immunogennych, co sprawia, ze
materiaty takie sg obojetne dla biorcow i z powodzeniem
moga by¢ wykorzystywane do regeneracji ubytkow kostnych
[1,2,3]. Swojg obecnoscig w organizmie niosg jednak ryzyko
przeniesienia niektérych choréb odzwierzecych, a ponadto
zbyt szybka ich resorpcja nie zawsze korzystnie wptywa
na odtworzenie prawidtowej struktury kostnej. Dlatego za-
stepowane sg coraz czesciej przez syntetyczne materiaty
bioaktywne oparte o ceramike hydroksyapatytowa, whit-
lockitowg czy bioszkto, ktére to charakteryzujg sie duzym
podobienstwem chemicznym i mineralogicznym do zywych
tkanek ludzkich [4,5]. Niewatpliwie najkorzystniejsze bytoby
zastosowanie do celéw kosciozastepczych preparatu na
bazie odbiatczonej kosci ludzkiej, gdzie ryzyko odrzucenia
przez organizm i komplikacji pooperacyjnych bytoby zmi-
nimalizowane. Pofaczenie dodatkowo takiegoz materiatu
z ceramikg bioaktywng mogtoby pozwoli¢ na stworzenie
nowego biomateriatu stymulujgcego proces osteogenezy.

Materiat i metody

Badaniom poddano mieszanine sktadajacq sie z odbiat-
czonej kosci ludzkiej, bioszkia i fosforanu tréjwapniowego
(TCP) w proporcji 70:15:15%wag.. Uzyte w mieszaninie
skfadniki byty w formie granulatu o srednicy od 0,3 do
0,5mm. Preparat odbiatczonej kosci ludzkiej zostat zakupio-
ny w Regionalnym Centrum Krwiodawstwa i Krwiolecznictwa
- Bank Tkanek w Katowicach. Bioszkto zostato wytworzone

INFLUENCE OF MIXTURE
DEPROTEINIZED HUMAN BONE

+ BIO-GLASS + TRICALCIUM
PHOSPHATE (TCP) ON HEALING
OF MADIBLE OSSEOUS WOUNDS
IN THE EXPERIMENTAL ANIMALS

— PRELIMINARY STUDY

Jacek Nocon', JAN RaucH?, MAGDALENA CIESLIK?,
MARIA £AczKA?, ANNA SLOSARCZYK®, BENIAMIN RAUCHS,
TApeusz CIESLIK®

" PRIVATE DENTISTRY PRACTICE,

46145 OBERHAUSEN, FINANZSTRASSE 8, GERMANY

2Nzoz — SpeciaLIisTIc DENTISTRY CLINIC,

UL. E. | K. Woutyrow 16, 34-100 Wabowice, PoLAND

3 SecTioN OF MATERIALS TECHNOLOGY AND DENTISTRY PROPE-
DEUTICS, MEDICAL UNIVERSITY OF SILESIA, ByTom, PoLAND

4 DEPARTMENT OF GLASS TECHNOLOGY AND AMORPHOUS CoA-
TINGS, AGH UNIVERSITY OF SciENCE AND TECHNOLOGY, CRACOW
5 DePARTMENT OF CERAMIC TECHNOLOGY, AGH UNIVERSITY OF
ScieNce AND TEcHNOLOGY, CRACOW, PoLAND

6| DePARTMENT AND CLINIC OF ORAL AND MAXILLOFACIAL
SURGERY, MebpicAL UNIVERSITY OF SILESIA, ZABRZE, POLAND

Keywords: natural hydroxyapatite, deproteini-
zed human bone, bio-glass, tricalcium phosphate,
0sseous wounds regeneration, in vivo experiments
on animals

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 104-106]

Introduction

Grafting materials which originate from natural sources
are now being used on a large scale in various fields of
medicine. Among them are bioactive preparations based
on deproteinized animals bone, in which total removal of
organic components excludes theirimmunogenous proper-
ties, which makes such materials totally indifferent for the
recipients and they can be use to bone defects regenerations
[1,2,3]. Considering their absence in the human organism
presents a hazard of certain epizootic diseases transmis-
sion. Besides their too fast resorption does not influence
favorably on correct new bone tissue regeneration. That is
why they are often replaced with bioactive synthetic materi-
als on the basis of hydroxyapatite and whitelock ceramics or
bio-glass, which characterized much chemical and minera-
logical similarity to human tissues [4,5]. Undoubtedly using
a deproteinized human bone as a bone-replacing material
could be the most favorable, when the risk of little accept-
ance by human organism and post-operative complications
was minimized. Additionally connection of this material with
bioactive ceramic could allow to create a new biomaterials
which could stimulate osteogenesis process.

Material and methods

In the examination it was used a mixture which consist
of deproteinized human bone, bio-glass and tricalcium
phosphate (TCP) in proportions 70:15:15% weight ratio. The
components used in the mixture were in the form of granu-
late with the diameter from 0,3 to 0,5 mm. The preparation
of deproteinized human bone was bought in the Regional
Blood Donation and Blood Treatment Center — Tissue Bank
in Katowice. Bio-glass was made with the use of the zol-gel



metodg zol-zel z uktadu CaO-SiO,~P,0, w laboratorium
Katedry Szkia i Powtok Amorficznych AGH w Krakowie,
a TCP pozyskano z Katedry Technologii Ceramiki AGH
w Krakowie.

Doswiadczenie wykonano na 12 $winkach morskich,
w réwnej liczbie obojga ptci o wadze od 500 do 600g.
Wszystkie zabiegi przeprowadzono w Centralnej Zwierze-
tarni Do$wiadczalnej SAM w Katowicach za zgoda Komisji
Bioetycznej ds. Badan na Zwierzetach.

W trzonie Zzuchwy po obu stronach gtowy zwierzat wy-
wiercono ubytki kostne o srednicy 6mm i gtebokosci 3mm.
W tak przygotowane miejsca po stronie prawej wprowadzo-
no badang mieszanine - grupa doswiadczalna (grupa D).
Natomiast ubytki kostne po stronie lewej pozostawiono do
gojenia na bazie skrzepu krwi — grupa kontrolna (grupa K).

Pod wzgledem klinicznym obserwowano przebieg gojenia
ran zwierzgt doswiadczalnych. Wykonano takze podstawo-
we badania krwi. Po ich zabiciu przeprowadzono badania
makroskopowe i radiologiczne w 7, 14 i 21 dobie oraz w 4,
8 i 12 tygodniu doswiadczenia. Dodatkowo, na podstawie
tomografii komputerowej i densytometrii rentgenowskiej,
we wszystkich okresach badawczych, oznaczano gestos¢
kosci w miejscu wprowadzonego wszczepu oraz w jego
otoczeniu (5 i 10mm od ogniska). W dalszym etapie eks-
perymentu zaplanowano badania histopatologicznie oraz
histoenzymatyczne.

Wyniki badan

Obserwacje kliniczne przebiegu gojenia ran kostnych
wykazaty brak bélu pooperacyjnego zwierzat doswiad-
czalnych. Przejawiato sie to ich spokojnym zachowaniem.
Picie wody i przyjmowanie karmy rozpoczety w okresie od
2 — 6 godzin od zabiegu, a wraz z uptywem czasu stawaty
sie bardziej ruchliwe. Rany nie wykazywaty w obu grupach
oznak rozchodzenia sie. Miedzy 10 a 14 doba eksperymentu
usunieto szwy.

Pod katem makroskopowym gojenie ran kostnych prze-
biegato w sposéb prawidtowy. Stwierdzono brak odczynéw
zapalnych czy objawow chetbotania. W grupie D wygojenie
ran kostnych nastgpito po 4 tygodniu badan, a w grupie K
nowo powstata tkanka kostna nie roznita sie od otoczenia
dopiero po 12 tygodniu eksperymentu.

Wskazniki oznaczone na podstawie pobranej od zwierzat
krwi miescity sie swymi wartosciami w granicach norm juz
od 14 doby eksperymentu. Wyjatek stanowity granulocyty,
ktore osiagnety prawidtowg liczbe we krwi dopiero po 8
tygodniu badan.

Z przeprowadzonych badan radiologicznych wynika, iz
pierwsze wyrazne oznaki kosciotworzenia byly widoczne
w grupie D juz po 14 dobach. Pojawity sie bowiem liczne
zacienienia w obrebie ubytku, ktérych obszar powigkszat
sie wraz z uplywem czasu. Po 8 tygodniach w miejscu rany
kostnej widoczne juz byto jednolite zacienienie, jedynie
obecnos¢ punktowych przejasnien mogta swiadczy¢ o nie-
zakonczonym jeszcze procesie odbudowy tkanki kostne;.
Dopiero po 12 tygodniach powierzchnia ubytku nie réznita
sie od otoczenia. W grupie K rozpoczecie tworzenia nowej
tkanki kostnej byto nieznacznie zauwazalne dopiero po 21
dobach badan, a jeszcze po 12 tygodniach w dalszym ciagu
ujawniaty sie miejsca nieuwapnione.

Wykonane przy uzyciu tomografii komputerowej pomiary
gestosci kosci (jednostki Hounsfielda) wykazaty juz w pierw-
szym okresie badan znacznie wieksza jej wartos¢ w grupie
D. Swiadczy to o szybszym procesie rozpoczecia tworzenia
sie nowej tkanki kostnej w miejscu ran kostnych w obecnosci
badanej mieszaniny. W okresach pomiedzy 14 dobg a 4
tygodniem badan réznice te nieco sie zatarty. Dopiero po 8

technology from the CaO-SiO,-P,O; in the laboratory of the
Glass and Amorphous Coatings Department of the AGH
Science and Technology University in Cracow and the TCP
was obtained from Department of Ceramic Technology the
AGH Science and Technology University in Cracow.

The examination was carried out on a group of 12 guinea
pigs, equal number of both genders, weighing from 500 to
600 grams. All the operations were performed at the Cen-
tral Experimental Animal Farm of the Silesian University in
Katowice and with the permission of the Bio-Ethical Board
for Experimental Animals.

On the both sides of each animal’s head, in the corpus
of the mandible, a defect was made (6mm in diameter and
3mm in depth). In such prepared places on the right side
the tested mixture was put in - experimental group (group
D). However the bone defects on the left side was filled with
blood clot — control group (group K).

All the animals underwent clinical observations of the
wound healing, as well as basic blood analyses. After the
sacrificing of the animals, macroscopic and radiological
examinations were performed, which was done on the 7th,
14th and 21st day, and in the 4th, 8th and 12th week of the
experiment. Additionally, in every period of the study, bone
density was determined in the bone graft site and its sur-
roundings (5 and 10 millimeters), with the use of computer
tomography and X-ray densitometer. In the next stage of the
experiment, histopathological examinations of the osseous
issue have been planned.

Results

No post-operative pain was observed during the clinical
observations of the wound healing process, which was
proved by the animals’ calm behaviour. They started to drink
water and eat fodder after 2 — 6 hours after the operation
and after a short period they became more active. In neither
groups did the wounds slacken. The stitches were removed
on the 10th—14th day of the experiment.

The macroscopic examination showed that the osseous
wounds healing process was proceeding in a normal way
in both groups. No inflammatory reactions and fluctuation
symptoms were observed. In group D after the 4th and in
group K after the 12th week of examination the osseous
wounds were healed.

The indices determined during the laboratory analysis
of the animals’ blood remained within the standards limits
starting from the 14th day of the experiment. An exception
was the number of granulocytes in the blood, which reached
its proper value after the 8th week of the experiment.

The radiological examination caused that first signs of
a new osseous tissue formation in group D were visible
already after 14th day of experiment. Because numerous
shades within bone defect appeared and its area enlarged
as the years went out. After 8 week a uniform shade was
visible in place of bone wound, only absence of punctual
clearing-ups could show about no finished osseous tissue
regeneration. Not until after 12th week of examination the
area of bone defect did not differ from surrounding tissues.
In group K the beginning of a new osseous tissue formation
was visible not before after 21st day of examination and
places without full mineralization were still visible after 12th
week of experiment.

Bone density measurements which were carried out with
the use of computer tomography (measured in Haunsfield
degrees) showed already in first period of examinations
more its value in group D. It is evidence of faster process
of regeneration of bone tissue in the place of bone wounds
in absence of the tested material. In the periods between
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tygodniu ponownie stwierdzono, iz powstajgca w grupie D
nowa tkanka miata duzo bardziej zbitg strukture niz w gru-
pie K i byta bardziej zblizona warto$cig gestosci do tkanek
otaczajacych. Podobne wyniki uzyskano podczas pomiaréw
gestosci kosci przy uzyciu densytometru rentgenowskiego
(g/cm?). Ujawnity one dla grupy D wyzsze wartos$ci gestosci
kosci i wiekszg dynamike kosciotworzenia.

Whnioski

Ze wstepnych badan doswiadczalnych wynika, iz mie-
szanina ztozona z odbiatczonej kosci ludzkiej, bioszkia i
TCP nie wywotuje zadnych negatywnych reakcji u badanych
zwierzat. Czas i efekt procesu gojenia tkanki kostnej w miej-
scach ubytkdw sg w petni zadawalajgce. Potwierdzeniem
tego wniosku sg gtéwnie badania radiologiczne i badania
gestosci kosci, ktore wykazaty, iz odbudowa tkankg kostng
miejsc wypetnionych badang mieszaning nastepowata
znacznie szybciej niz tych na bazie skrzepu krwi.
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[3] Markowska M., Radwan-Oczko M., Zietek M.: Clinical and ra-
diographic evaluation of Bio-Oss for the treatment of periodontal
intra-bony defects-6 months study. Polim Med., 2005, 35(3), 67-74.

14th day and 4th week of examinations these differences
slightly decreased. Just after 8th a new bone tissue in group
D had denser structure than in group K and its density was
more similar to density of surrounding tissues. During bone
density examinations with the use of X-ray densitometer
similar measurements were carried out. They showed for
group D higher values of bone density and higher dynamics
of a new bone regeneration.

Conclusion

The preliminary examinations show that the mixture
which consist of deproteinized human bone, bio-glass and
TCP do not cause any negative (harmful) effects with the
animals under examination. The time and effect of healing
of bone tissue in the places of bone defects are fully satisfy-
ing. Confirmation of this conclusion are mainly radiological
and bone density examinations, which showed that bone
tissue regeneration of places filled with the tested material
was progressed significantly faster than these based on
the blood clot.
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Streszczenie

Celem pracy byty wstepne badania nad wytwo-
rzeniem i scharakteryzowaniem biopolimerowego
materiatu, ktéry stanowitby jedng z faz modyfikujg-
cych resorbowalng osnowe. Tak wytworzony materiat
wykorzystany zostat do otrzymania kompozytowych
materiatow gradientowych réznigcych sie trwato$cig
w Srodowisku in vitro. Wyjsciowym materiatem byt
alginian sodu (NaAlg), ktory poddawano kgpielom
formujgcym w roztworach soli: CaCl, lub ZnCl,.
W ten sposob otrzymano dwa rodzaje modyfikatora
réznigcego sie Srednicg (300-400um). Dla otrzyma-
nego materiatu okre$lono: skurcz (ds), czas resorpcji
(woda/37°C, ptyn Ringera/37°C) oraz morfologie po-
wierzchni (mikroskop stereoskopowy).W nastepnym

FABRICATION AND

PRELIMINARY STUDY OF
GRADED COMPOSITES WITH
CONTROLLED RESORPTION TIME

M. ZiaBkA*, E. StopoLAk, K. KiLaNowicz, J. CHLOPEK

AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLty oF MATERIALS ScIENCE AND CERAMICS,
DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

30, Mickiewicza AL., 30-059 Cracow, PoLAND,
*E-MAIL: ZIABKAMAGDALENA@OP.PL

Abstract

The aim of this study was estimation of production
a new biopolymeric material, which could be use as
a modification phase for resorbable matrix. Such
material was used to fabricate graded composites
with various durability in in vitro conditions. An initial
material was sodium alginate (NaAlg), which was
put into shaping bath in saline solutions such as:
CacCl, or ZnCl,. It allowed to produce two types of
modifiers in form of spheres with different diameters
(300-400um). For this material (air-dried) shrinkage
(ds), resorption time in different media (water/37°C,
Ringer solution/37°C) and the surface morphology
were examined (stereoscopic microscope). In the next
stage, biopolymeric material (alginate spheres with



etapie materiat biopolimerowy (kulki alginianowe o
réznej $rednicy i wyjSciowy proszek z alginianu sodu)
wprowadzano do osnowy z poli-L-laktydu (PLLA)
otrzymujgc w ten sposob serie materiatdbw kompozyto-
wych o zréZznicowanym czasie resorpcji. Kompozyty o
réznym udziale objeto$ciowym modyfikatora poddano
badaniom degradacji stosujgc jako medium immer-
syjne bufor fosforanowy (PBS). Stopien degradacji
okreSlano na podstawie zmian pH medium a takze
na podstawie zmian powierzchniowych - obserwacje
w mikroskopie optycznym.

Stowa kluczowe: kompozytowe materiaty gradien-
towe, alginiany, degradacja polimerow

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 106-110]

Wprowadzenie

Wprowadzenie do resorbowalnej osnowy fazy modyfiku-
jacej, ktorej czas degradacji jest rozny od czasu degradac;ji
osnowy stanowi nowy rodzaj materialu kompozytowego,
w ktorym kontrolowa¢ mozna czas i szybko$¢ degradacji
implantu, dopasowany do szybkosci odtwarzania sie re-
generujgce;j sie tkanki. Poszukiwania materiatow charakte-
ryzujacych sie gradientem resorpcji stanowi wcigz otwarty
problem. Podstawowg trudnoscig tego rodzaju materiatéw
jest technologia ich wytwarzania. Stosowane dotychczas
metoda odlewania a nastepnie prasowania ci$nieniowego
folii kompozytowych, jest zrédtem wielu defektow i obnizenia
parametréw mechanicznych spowodowanych rozwarstwia-
niem sie laminatéw ztozonych z folii kompozytowych [1-2].
Dodatkowo, problemem w tego rodzaju materiatach jest
oszacowanie czasu resorpcji. Badania modelowe wykonane
na pojedynczych foliach polimerowych charakteryzujg sie
odmiennym zachowaniem w srodowisku in vivo niz laminaty
z nich wykonane. ldealny materiat gradientowy przezna-
czony do leczenia tkanki kostnej powinien mie¢ z jednej
strony okreslony czas degradacji w $rodowisku zywego
organizmu a z drugiej strony powinien w poczatkowej fazie
stymulowa¢ komorki kostne do zwigkszonej aktywnosci na
granicy faz: tkanka-implant [2-3]. Staba integracja z tkankag
kostna, brak bioaktywnosci materiatu stanowi podstawe
dla utrzymujacych sie stanéw zapalnych spowodowanych
produktami degradacji materiatu resorbowalnego.

W nurcie zainteresowan inzynierii biomateriatéw pozo-
staja resorbowalne materiaty polimerowe pochodzenia syn-
tetycznego (PLLA, P(DL)LA, PGLA, PCL), jak i naturalnego
(alginiany-Alg, chitozan-CS, hialuronian-HA). Poznany czas
trwatosci materiatéw syntetycznych jak i nieszkodliwos¢
produktéow ich degradacji sg podstawa, dla ktérej popu-
larno$c¢ tej grupy materiatdw siega okoto 20% catkowitej
produkcji biomateriatow. Im dtuzszy czas potrzebny na
regeneracje uszkodzonej tkanki tym materiat implantacyjny
powinien charakteryzowac sie dtuzszym czasem trwatosci
w $Srodowisku zywego organizmu [2]. Szereg trwatosci
materiatéw syntetycznych przedstawia sie nastepujgco:
PCL< PLLA<PDLLA<PGA [4]. Czas degradacji materiatow
biopolimerowych jest krétszy i zalezy od rodzaju materiatu
(kwas alginowy AlgA, hialuronowy HA - kilka godzin; chto-
za CS - kilka dni). W grupie biopolimeréw na szczegding
uwage zastugujg polisacharydy takie jak sole hialuronowe
jak i alginianowe. Hialuroniany wchodzg w skfad glikoza-
minoglikanéw obecnych w macierzy zewnatrzkomoérkowej
(ECM). Alginiany dzieki swemu podobienstwu chemicznemu
(nalezg do tej samej grupy polisacharydéw) moga by¢ row-
niez wykorzystane jako materiaty mimetyczne stymulujace
odtwarzanie ECM w warunkach uszkodzonej tkanki [5-6].

Wykorzystujac informacje dostepne w literaturze za-
projektowano i zoptymalizowano proces wytwarzania gra-

different diameter, and initial sodium alginate powder)
were introduced into poly-L-lactide (PLLA) matrix. By
this method, a number of composite materials with
diversified resorption time were received.

Composites with various volume fraction of mo-
difier were put to the degradation tests, in which as
an immersion medium phosphate buffer (PBS) was
used. Degradation degree was defined on the basis
of pH changes of the immersion medium, as well as
the material surface changes — optical microscopic
study.

Keywords: graded composite, alginate, polymer
degradation

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 106-110]

Introduction

Introduction of modifying phase with different degrada-
tion characteristics than a matrix into a resorbable matrix
leads to a new type of composite material which allows to
control time and rate of degradation of an implant. The main
problem concerning materials with gradual resorption is
lack of appropriate method of their fabrication. Most popular
production method of such materials i.e. casting and than
pressing of composite polymeric films but this methods lead
materials to defects and inferior mechanical properties[1-2].
It was caused by composite delamination. Additional prob-
lem is estimation of the materials resorption time. Literature
result showed that resorption time of single polymeric films
cannot be transferred to the laminate composites [2-3]. An
ideal graded material should have specified degradation
time in in vivo condiotion and stimulate bone cells to higher
activity in the bone deffect. Weak integration of the beetwen
material and bone tissue, caused by lack of bioactivity of
implants. Resorbable polymers such as PLLA, P(DL)LA,
PGLA, PCL, and natural polymers (alginates - Alg, chitosan
- CS, hialuronates - HA) are most popular materials in medi-
cine. Well-known durability time of the synthetic materials
as well as harmlessness of their degradation products are
main reasons why this group is about 20% of the whole
production of biomaterials. The longer tissue regeneration
time is required, the longer durability is in in vivo condiotion
[2]. The durability time of the synthetic materials is as fol-
lows: PCL< PLLA<PDLLA<PGA [4]. The durability time of
biopolymers (as alginate) is shorter and, depending on the
material type (f.e. alginate acid - AlgA - several hours, or
several days — chitosane CS).

Intrersting biopolymeric group of materials are polysac-
charides such as hialuronates and alginate’s salt. Hi-
aluronates are components of glicoaminoglicans which
are present in extra cellular matrix (ECM). Alginates are
chemical similarity to hialuronate because of their belonging
to the same group of polysaccharides. So its can be used
as mimetic materials stimulating reconstruction of ECM in
conditions of damage tissue [5-6]. Using information gained
from the literature production process of graded composite
materials with controlled resorption time was designed and
optimized.

These materials were made of PLLA (synthetic polymer)
by casting method. The dispersion phase was biopolymeric
spheres made of sodium alginate (NaAlg). The alginate
spheres were made as a result of gelling process of sodium
alginate in inorganic salt solution (CaCl,). The introduction of
the biopolymeric spheres into the polymeric matrix (PLLA)
was to decrease composites resorption time. Futhermore,
the ability to control size of the bio-polymeric spheres gives
opportunity to produce composites with controlled resorption
time which can be applied for osseous tissue healing.
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dientowych materiatéw kompozytowych o kontrolowanym
czasie resorpcji. Materiaty te wytwarzano metoda odlewania
z polimeru syntetycznego PLLA, w ktorej faze zdyspergo-
wang stanowity biopolimerowe kule z alginianu wapnia.
Sfery alginianowe otrzymano w wyniku procesu zelowania
soli alginianu sodu (NaAlg) w roztworze soli nieorganicz-
nej CaCl,. Wprowadzenie kul z biopolimeru do matrycy
z syntetycznego polimeru miato na celu obnizenie czasu
resorpcji kompozytu, a mozliwos¢ sterowania wielkoscia kul
biopolimerowych daje szanse sterowania czasem resorpcji
materiatu kompozytowego przeznaczonego do leczenia
tkanki kostne;.

Materialy i metody

Podstawowa fazg kompozytéw gradientowych stanowity
kulki alginowe otrzymane z soli sodowej kwasu alginowego
(NaAlg). Do wytworzenia kulek alginowych zastosowano
biopolimer w postaci proszku (NovaMatrix-Biopolimer, Nor-
wegia) o zawartosci 60-65% monomeru G (reszty kwasu
guluronowego). Formowanie biopolimeru do postaci kul
przeprowadzono rozpuszczajac sol sodowa alginianu w
0.3% roztworze NaCl. Roztwor NaAlg poddano homogeni-
zacji w podwyzszonej temperaturze (ok. 40-60°C) uzyskujac
dwa stezenia soli poddawane dalszej obrébce (formowaniu)
a mianowicie: 1.6% i 3% NaAlg. Proces formowania przepro-
wadzono wkraplajac przygotowany roztwér alginianu sodu
do kapieli zelujacej, ktora stanowity roztwory soli 8% CaCl,
lub 10% ZnCl,. Stosujac igty o roznych srednicach (d,=0,5
mm i d,=0,7mm) otrzymano dwa rodzaje kulek alginowych
réznigcych sie wielkoscig. Gotowe kulki zostaty wysuszone
w temperaturze 60°C w suszarce przez okres 12 godzin.
Obserwacje powierzchni kul alginowych i skurczu materiatu
na skutek suszenia prowadzono w mikroskopie stereosko-
powym Opticon 300 (CarlZaiss, Niemcy). Na podstawie ob-
serwacji i pomiarow stwierdzono skurcz materiatu. Materiat
biopolimerowy poddano badaniom degradacji w warunkach
in vitro: woda/37°C/2 miesigce oraz ptyn Ringera/37°C/2
miesigce. Stopien degradacji kontrolowano przez pomiar
przewodnictwa ptynu imersyjnego (wody destylowanej,
konduktometr Elmetron typ CC-315) lub zmian pH ptynu
Ringera (pH-metr Elmetron typ CP — 315). Réwnolegle
prowadzono obserwacje mikroskopowe powierzchni kul
alginowych inkubowanych w ptynach imersyjnych (Nikon
3000, Japonia).

W drugim etapie badan zaprojektowano uktad kom-
pozytowy ztozony z syntetycznej osnowy poli-L-laktydu
(Biomer, Niemcy), do ktérej wprowadzano kule alginianowe.
Kompozyty otrzymano metodg odlewania. Nieréwnomierny
rozktad fazy zdyspergowane;j (kul alginowych) otrzymano
dzieki réznemu rozmiarowi kul z biopolimeru. Do dalszych
badan degradacji wybrano materiaty kompozytowe:

PLLA/NaAlg zelowany w ZnCl, (igta d=05), dalej ozna-
czony jako K1

PLLA/NaAlg zelowany w ZnCl, (igta d=07), dalej ozna-
czony jako K2

PLLA/NaAlg zelowany w CaCl, (igta d=05), dalej ozna-
czony jako K3

PLLA/NaAlg zelowany w CaCl, (igta d=07), dalej ozna-
czony jako K4

Otrzymane kompozyty inkubowano w ptynie Ringera
i buforze fosforanowym (PBS). Stopien degradacji materia-
téw oceniano na podstawie zmian pH ptynéw immersyjnych
(37°C/3 miesigce) réwnoczesnie prowadzono obserwacije
mikroskopowe optycznym (CarlZisse, Niemcy). Materiatem
odniesienia stanowita folia z czystego polimeru PLLA, pod-
dawana degradacji w tych samych warunkach, co materiaty
kompozytowe.

RYS.1. Fotografia mi-
kroskopowa 3% kulek
Ca(Alg),.
FIG.1. Microphoto-
graph of 3% Ca(Alg),
spheres.
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Materials and methods

The main phase of the graded composites was algi-
nates spheres obtained from sodium alginate (NaAlg). The
alginate spheres were made from the biopolymer powder
(NovaMatrix-Biopolymer, Norway) containing 60-65% of
G monomer (guluronate acid radical). Formation of the bi-
opolymer spheres carried out by dissolving sodium alginate
in 0.3% NaCl solution. NaAlg solution was homogenized in
temperature about 40-60°C. Two kind of alginate solutions
1.6% and 3% were prepared. The spheres were formated by
dropping in the sodium alginate solution into a gelling bath of
8% CaCl, or 10% ZnCl, solution. Two types of the alginate
spheres with different size (needles with various diameters
d,=0.5 mm i d,=0.7mm) were received. The spheres were
dried at 60°C for 12 hours. Surface of the alginate spheres
and their air-dried shrinkage were investigated using stere-
oscope microscope Opticon 300 (CarlZaiss, Germany). On
the basis of observations and measurements the material
shrinkage was estimated. The biopolymeric material was put
to in vitro degradation tests: water solution/37°C/2 months
and Ringer solution/37°C/2 months. Rate of degradation
was controlled by measuring of immersion fluid (distilled
water) conductivity and pH changes of Ringer solution
(pH-meter Elmetron, type CP — 315). Changes of surface
after incubation were observed by using optical microscope
(Nikon 3000, Japan).

In the next stage of investigation, composite systems
made based on synthetic matrix poly-L-lactyde (Biomer
Germany) modified with alginate spheres was designed, and
fabricated by casting process. Non-uniform distribution of
dispersed phase (alginate spheres) was reached by using
the biopolymeric spheres with different size.

Further degradation tests were carried on such composite
materials as:

PLLA/NaAlg gelled in ZnCl, solution (needle d=0.5),
named as K1

PLLA/NaAlg gelled in ZnCl, solution (needle d=0.7),
named as K2

PLLA/NaAlg gelled in CaCl, solution (needle d=0.5),
named as K3

PLLA/NaAlg gelled in CaCl, solution (needle d=0.7),
named as K4

The composite materials were incubated in Ringer solu-
tion and in phosphate buffer solution (PBS). Rate of the
composites degradation was evaluated on the pH changes
(37°C/3 months). The pure synthetic foil was used as the
reference material. Both the foil and composite materials
were investigated in the same in vitro conditions.

Results and discussion

Degradation of alginate spheres (composite dispersed
phase)

The alginate spheres were result of exchange reaction
beetwen monovalent and divalent cation Na*—Zn?" or Na*—
Ca?". The following reactions proceed depending on gelling
bath: 2NaAlg+ZnCl,—2NaCl+Zn(Alg), or 2NaAlg+CaCl, —
2NaCl+Ca(Alg),. It is arised an “egg-box” structure. Micro-
scopic observations of the spheres (FIG.1) showed, that
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TABELA 1. Srednica i skurcz kul alginowych.

TABLE 1. Diameter and air-dried shrinkage of alginate spheres.
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RYS.2. Zmiana przewodnictwa kulek alginowych.
FIG.2. Change of condictivity alginate spheres.

Wyniki i dyskusja

Degradacja kulek alginowych (fazy zdyspergowanej
kompozytu)

Otrzymane kulki alginianowe powstajg w wyniku reakcji
wymiany kationu jednowarto$ciowego na dwuwarto$cio-
wy Na*—Zn?* i Na*—Ca?. W zaleznosci od zastosowa-
nej kapieli zestalajacej (zelujacej) dochodzi do reakcji:
2NaAlg+ZnCl, —»2NaCl+Zn(Alg),i 2NaAlg+CaCl,—2NaCl+
Ca(Alg), i powstawania struktury zwanej ‘egg-box’. Obser-
wacje mikroskopowe (RYS.1) wykazaty, ze stopien skurczu
materiatu biopolimerowego zalezy w pierwszej kolejnosci
od srednicy zastosowanej igty, ale rownie istotnym para-
metrem jest stezenie soli zestalajacej alginianu sodu (niskie
stezenie soli powoduje deformacje kulistego ksztattu).
Najwiekszy skurcz ok. 30%, zaobserwowano dla niskiego
stezenia roztworu NaAlg (1.6%) zelowanego w roztworze
CaCl, (TABELA 1). W trakcie inkubac;ji kulek alginowych w
$srodowisku in vitro (woda/37°C/4 m-ce) stwierdzono wyso-
kie zmiany przewodnictwa jonowego ptynu immersyjnego
w pierwszych dwoch miesigcach inkubacji. Po tym czasie
wszystkie rodzaje kul alginowych pozostawaty stabilne,
przewodnictwo ptynu immersyjnego pozostato na poziomie
przewodnictwa wody destylowanej (RYS.2). Drugim rodza-
jem badan trwatosci kulek z biopolimeru byta inkubacja w
wieloelektrolitowym ptynie izotonicznym (tzw. ptyn Ringera).
Oceny degradacji materiatéw byt pomiar pH (RYS.3). Naj-
wieksze zmiany stezenia jonéw wodorowych obserwowane
sg w pierwszych dniach inkubacji, po tym czasie pH stabili-
zuje sie na poziomie ok. pH=6. Obserwacje mikroskopowe

PH

PLLA/Zn(Alg),d=0 5

PLLA/Zn(Alg)yd=07
PLLA/Ca(Alg),d=0.5
“PLLA/Ca(Alg)yd=07

phlyn Ringera
47  ——PLLA

T T T T T T
o} 20 40 60 80 100 120

czas [dni]

RYS.3. Zmiana pH ptynu Ringera kompozytéw mo-
dyfikowanych kulkami alginowymi.

FIG.3. Change of pH Ringer solution cmposite ma-
terials modifield by algiante spheres.

air-dried shrinkage rate of biopolymeric material depends on
the forming needle diameter, and also on the concentration
of gelling salt solution (CaCl,, ZnCl,). Low salt concentra-
tion causes deformation of spherical shape. The greatest
shrinkage (ca. 30%) was observed for lower concentration
of NaAlg (1.6% solution gelled in CaCl, solution, TAB.1).
Durability tests were carried out on biopolymeric spheres.
It was found that ionic conductivity of the alginate spheres
(water/37°C/4 months), changed in the first two months.
After this time all types of the alginate spheres were stable.
The conductivity of immersion solution was similar to con-
ductivity of distilled water (FIG.2). An incubation in multi-
electrolytic isotonic solution (Ringer), and degradation rate of
these materials were estimated by pH measurement (FIG.3).
The highest changes in concentration of hydrogen ions were
noticed in the first days of incubation. After that time pH was
stabilized at the level of pH=6. Microscopic observation
the alginate spheres showed; the first step of degradation
was surface. Than the deformation shape was occurred
(degradation in bulk). There was not observed completely
degradation alginate spheres after experiment time.

Degradation of PLLA/alginate spheres composites

An introduction of calcium or zinc alginate spheres with
different size into resorbable polymeric matrix (PLLA) was
caused change in composite behavior in in vitro conditions.
This change was not observed in comparing to polymeric
foil. The studies carried out on K1-K4 materials showed, that
during the first three months of incubation in multi-electrolytic
isotonic solution the composites were stable (pH about 6.5-7).
After this time composites containing the calcium al-
ginate spheres (K3-K4) started to degrade (FIG.4).
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RYS.4. Zdjecie mikrosko- RYS.5. Zdjecie mikrosko-
powe kompozytu PLLA/ powe kompozytu PLLA/

Zn(Alg), (d=0,7). Ca(Alg), (d=0,7).
FIG.4. Microphotography of FIG.5. Microphotography
composite PLLA/Zn(Alg), of composite PLLA/
spheres (d=0.7). Ca(Alg), spheres

(d=0.7).

powierzchni kulek alginowych wykazaty, ze poczatkowo
degradaciji ulegta powierzchnia kuli a nastepnie stwierdzono
deformacje ksztattu kuli. Do konca trwania eksperymentu
nie stwierdzono kompletnej degradac;ji biopolimeru.

Degradacja kompozytow PLLA/kulki alginowe

Wprowadzenie kul z alginianu wapnia lub alginianu cyn-
ku, o roznych wielkosciach do osnowy z resorbowalnego
polimeru jakim byt poli-L-laktyd powoduje zmiane zachowa-
na si¢ kompozytu w sztucznym srodowisku biologicznym.
Przeprowadzone badania nad uktadami K1-K4 Swiadcza, ze
przez pierwsze trzy miesigce inkubacji w wieloelektrolitowym
ptynie izotonicznym, kompozyty pozostajq stabilne (pH ok.
6.5-7) po tym czasie materiaty, w ktérych faze zdyspergowa-
ng stanowity kulki z alginianu wapnia (K3-K4) zaczynajq sie
degradowac (RYS.4). Lity do tej pory materiat kompozytowy
staje sie materiatem o wysokiej porowatosci, i wielkosci
poréw réwnej srednicy wprowadzonych kul alginowych
(RYS.5). Materiaty kompozytowe, w ktérych zastosowano
kule z alginianu cynku (K1-K2) sg trwalsze, ich degradacje
postepuje wolniej. Morfologia powierzchni nie wykazuje
tak istotnych zmian w poréwnaniu z folia polimerowa ani
z kompozytami K3-K4.

Whioski

Wprowadzenie do osnowy z resorbowalnego polimeru,
kulek alginowych o réznym czasie resorpcji wptywa na
proces degradacji materiatu kompozytowego. Obecnosé
resorbowalnej fazy biopolimerowej moze przyspieszac pro-
ces degradacji materiatu - kompozyt z kulkami z alginianu
wapnia, Ca(Alg), lub tez opdznia¢ go (kompozyt z kulkami
z Zn(Alg),). Optymalizacja procesu wytwarzania fazy mo-
dyfikujacej — kulek alginowych, ktére stanowig jedng z faz
kompozytu oraz umiejetnos$¢ regulowania parametrami wply-
wajacymi na trwatos¢ fazy biopolimerowej daje mozliwosc
modelowania gradientowych materiatéw kompozytowych o
gradiencie trwatosci a takze gradiencie porowatosci. Mate-
riaty takie moga by¢ wprowadzane do organizmu zaréwno
w postaci juz gotowych struktur porowatych ale takze jako
materiaty o porowato$ci tworzace;j sie in situ.

Na podstawie uzyskanych wynikow opracowano kompo-
zyt gradientowy o kontrolowanym czasie degradac;ji (RYS.6)
oraz o zroznicowanej porowatosci (RYS.7).

Podziekowania

Praca powstata finansowana w ramach projektu
PBZ-KBN-100/T08/2003.

PLLASZN{Ag), (¢=07)
PLLA/Zn{AIg). (d=05) |
PLLA/CalAlg), (d=05) |
PLLA/CalAKg), (d=07) |

PLLA/Ca{AIg), (d=07)
FLLAICaAIG)., (d=05) |
PLLAZn{AIg), (d=05) |
FLLAZn{AIG), (d=07) |
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RYS.6. Schemat kompozy- RYS.7. Schemat kompo-
tu gradientowego (gradient zytu gradientowego (gra-
degradaciji) dient porowatosci).
FIG.6. Schematic diagram FIG.7. Schematic diagram
of graded composite (gra- of graded composite (po-
dient of degradation rate). rosity gradient).

The composites which were monolithicbecame porous, with the
pore size equal to the diameter of the alginate spheres (FIG.5).
The composites materials containing the zinc alginate
spheres (K1-K2) were more durable and their degradation
process was slower. Their surface did not observe such
important changes as the surface of the pure polymeric foil
or K3-K4 composites.

Conclusions

The introduction of alginate spheres with different re-
sorption time into resorbable polymeric matrix influences
on degradation process of composites. The resorbable
biopolymeric phase can accelerate the degradation process
in the material (composite with calcium alginate spheres
Ca(Alg),) or can retard it (composite with zinc alginate
spheres Zn(Alg),). The studies of optimalization process
with alginate spheres showed that parameters such as
durability and porosity can be controlled. This method gives
opportunity to composites modelling with different gradients.
This type of composite materials can be introduced into
organism in two forms i.e. as already porous structures and
as materials with in situ porosity.

As a conclusion these investigations occurred that graded
composites with controlled degradation time (FIG.6.) and
composites with diversified porosity (FIG.7) would be de-
signed.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono sposob otrzymywania
i analize wtasciwosci mechanicznych 8 rodzajow
wtdkien resorbowalnych. Dwa rodzaje wtdkien otrzy-
mano z polimeréw handlowych (skrobi i polilaktydu z
dodatkiem skrobi), a pozostate z kopolimeru PEE oraz
terpolimeréw TEEE, ktérych syntezy przeprowadzono
uprzednio w procesie polikondensacji. Dzieki zrézni-
cowaniu struktury chemicznej i udziatbw segmentow
polimerowych mozliwe byto sterowanie wfasciwoScia-
mi materiatow. Wtdkna formowano metodg przedzenia
ze stopu. Charakterystyka mechaniczna wtbkien
pozwolita na ich wstepne pogrupowanie w zaleznoSci
od przeznaczenia. Sztywne witdkna o najwiekszej wy-
trzymatosci i matym odksztatceniu mogq zostac zasto-
sowane jako faza wzmacniajgca w kompozytach, za$
wtdkna bardziej podatne na odksztatcenia, o nizszym
module sprezystosci, mogq postuzyc¢ do przygotowa-
nia elastycznych elementéw zespalajgcych.

Stowa kluczowe: polimery resorbowalne, witékna
resorbowalne

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 111-114]

Wstep

Biodegradowalne polimery takie jak poli(L-kwas mle-
kowy) (PLA) lub poli(¢e-kaprolakton) (PCL) sg najczesciej
stosowane w technikach medycznych [1]. Sg to jednak
sztywne materiaty o niewielkiej elastycznosci, co ogranicza
mozliwo$ci ich uzycia do wytwarzania bardziej sprezy-
stych implantéw. Ich elastyczno$¢ mogq zwigkszy¢ nowe
elastomery o wtasciwos$ciach elastotermoplastycznych,
zwlaszcza poprzez mieszanie lub kopolimeryzacje z PLA
[2]. Przyktadem materiatéw o projektowanej ,na miare”
strukturze i wiasciwosciach mechanicznych ze wzgledu
na mozliwos¢ zmiany udziatbw segmentéw sztywnych i
gietkich sg na przykfad poli(estro-etery) (PEE) zbudowane
z poli(tereftalanu butylenu) (PBT) i poli(glikolu etylenowego)
(PEG) [3] lub poli(alifatyczno/aromatyczne-estry) (PED)
zbudowane z PBT i kwasu dilinoleinowego (DLA) [4]. Dzieki
mozliwosci programowania odpowiednich wtasciwosci nie
tylko poprzez udziaty poszczegdlnych blokow, ale rowniez
réznorodnos¢ struktury chemicznej, mozna syntetyzowaé
réwniez materiaty amfifilowe (hydrofilowo/hydrofobowe).
Nowe terpoli(estro-etero-estry) (TEEE) sg materiatami o
kontrolowanych wtasciwosciach hydrofilowo/hydrofobo-
wych przez wprowadzenie silnie hydrofilowych segmentow
poli(glikolu etylenowego) do struktury kopolimeru zbudowa-
nego z poli(tereftalanu butylenu) (PBT) i sekwencji kwasu
dilinoleinowego (DLA) [5].
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Abstract

The method of manufacturing and analysis of me-
chanical properties of different resorbable fibers (8 ty-
pes) were presented in the paper. Polymer fibers were
obtained from two groups of materials: (i) commercially
available polymers (starch material and polylactide
modified with starch) and (i) PEE copolymer and
TEEE terpolymers synthesized by the melt polycon-
densation. Due to the diversity of chemical structure
and concentration of constitute segments in PEE and
TEEE it was possible to control the properties of ma-
terials. The polymer fibers were prepared by spinning
from the melt. Their mechanical characteristics allow
the fibers to be grouped depending on their potential
future application. Stiff and stronger fibers with low
strain were proposed to be used as reinforcement
in composites, while fibers with high strain and with
lower Young’s modulus can be applied for preparation
of elastic joining elements.

Keywords: resorbable polymers, resorbable fibers

[Engineering of Biomaterials,69-72, (2007), 111-114]

Introduction

Biodegradable polymers such as poly(L-lactic acid) (PLA)
or poly(e-caprolactone) (PCL) are commonly used for medi-
cal applications [1]. However, they are rather stiff materials
of limited elongation therefore new elastomers, with elas-
tothermoplastic properties can be considered as materials
providing higher flexibility when mixed or copolymerized with
PLA[2]. Poly(ester-ether)s(PEE) composed of poly(butylene
terephthalate)(PBT) and poly(ethylene glycol)(PEG) [3] or
poly(aliphatic/aromatic-ester)s(PED) composed of PBT and
dilinoleic acid (DLA) [4] are examples of such materials with
tailored structure and mechanical properties due to different
hard/soft segments concentration [3,4]. Due to the possibility
of tailoring not only concentration of constitute segments but
also their chemical behaviour, the amphiphilic (hydrophilic/
hydrophobic) systems can also be synthesized. New
terpoly(ester-ether-ester)s (TEEE) are materials with such
tailored hydrophilic-hydrophobic properties due to incorpo-
ration of highly hydrophilic poly(ethylene glycol)(PEG) seg-
ments into hydrophobic poly(buthylene terephthalate)(PBT)
and dilinoliec acid (DLA) sequences [5].

Materials and methods

The synthesis of PEE and TEEE co- and terpolymers was
performed in two steps. First, dihydroxy(butylene tereph-
thalate), being a component of hard segments (as in PBT),
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Materialy i metody

Synteze PEE i TEEE przeprowadzono dwuetapowo.
W pierwszym etapie, dihydroksy(tereftalan butylenu)
bedacy sktadnikiem tworzacym segment sztywny (PBT)
otrzymywany byt na drodze transestryfikacji tereftalanu
dimetylu (DMT) i 1,4-butanodiolu (BD) w podwyzszonej
temperaturze z dodatkiem katalizatora MiTg. Podczas dru-
giego etapu, poli(glikol etylenowy) (PEG1000, PEG4600) i
kwas dilinoleinowy (DLA) bedace skfadnikami segmentow
gietkich dodawano wraz ze stabilizatorem termicznym
(a—tokoferol, witamina E, VE). Polikondensacje prowadzo-
no w temperaturze 250-255°C i w prozni 0.5-0.6mmHg.
Za moment zakonczenia procesu uznawano zwiekszenie
wartosci poboru mocy przez mieszadto w reaktorze swiad-
czace o zwiekszeniu lepkosci stopu. Struktura PEE i TEEE
przedstawiona zostata na RYS.1, a ich sklad chemiczny
zestawiono w TAB.1. Jako prébki odniesienia uzyte zostaty:
komercyjny polilaktyd (PLLA) z dwudziestoprocentowym
dodatkiem skrobi BOR-P-680Z chinskiej firmy GreenPlast
(BR) oraz komercyjna skrobia Bioplast GS 2189 francuskiej
firmy Biotec.

was obtained by transesterification of dimethyl terephthalate
(DMT) and 1,4-butanediol (BD) at elevated temperature in
presence of MgTi catalyst. During the second stage of the
reaction, a poly(ethylene glycol) (PEG1000, PEG4600) and
a hydrogenated dilinoleic acid (DLA), being a components of
soft segments were added along with the thermal stabilizer
(a-tocopherol, vitamin E, VE). The polycondensation was
carried out at 250-255°C and 0.5-0.6mmHg of vacuum.
The process was considered complete on the basis of the
observed power consumption of the stirrer motor when
the product of highest melt viscosity was obtained, up to
a constant value of power consumption by the reactor
stirrer was achieved. The structure of PEE and TEEE is
shown in FIG.1. and their composition is shown in TAB.1.
Commercial polylactide with 20% addition of starch BOR-
P-680Z by GreenPlast, China (BR) and commercial starch
Bioplast GS 2189 by Biotec, France were used as reference
samples.

The polymer fibers were prepared by spinning from the
melt. Dry pellets of materials were charged into the spin-
ning machine (own construction from the Polymer Institute).
The fibers were prepared at the temperature 10deg higher

§ ? T %
C@C—O—(CHQ}J‘—O c@c—o{—\/o
DP|

as the melting point of a polymer. A single screw
spinning unit with 1/d=13,3 and diameter of spinning
nozzle 0,8mm was used. The fibers were stretched
on godets and collected. The diameters of obtained
fibers were measured on lanameter. Their tensile
strength, Young modulus and strain were evaluated
in mechanical tests on Zwick 1435 test machine.

hard segments soft segments

k=12, 105

Results

RYS.1a. Struktura chemiczna kopolimeru PEE.

FIG.1a. Chamical structure of copolymer PEE, (DP-degree of

polycondensation of segments).

Diameters of obtained fibers were presented in
TABLE 2. The thickest fibers were made from copoly-
mer 1 (26PEE1000) and terpolymer 2 (26 TEEE1000).

(0]

: o 0 Q it ¥
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soft segments

x=122,105

hard segments soft segments

RYS.1b. Struktura chemiczna terpolimeréw TEEE.

FIG.1b. Chamical structure of TEEE terpolymers, (DP-degree of polycondensation of segments).

Widkna polimerowe formowano metodg przedzenia ze
stopu. Wysuszony materiat dozowano do leja zasypowe-
go maszyny przedzalniczej (konstrukcja wtasna Instytutu
Polimeréw). Temperatury w strefach grzania byty wyzsze
o 10 stopni od temperatury topnienia danego polimeru.
Zastosowano $limak o 1/d=13,3, natomiast $rednica dyszy
przedzalniczej wynosita 0,8mm. Odbierane witdkna orien-
towano i rozciggano na systemie galet.

Zmierzono $rednice otrzymanych widkien przy uzyciu
lanametru, a nastepnie na maszynie wytrzymatosciowej
Zwick 1345 wyznaczono ich wytrzymato$¢ na rozciaganie,
modut Younga oraz odksztatcenie przy zniszczeniu.

Wyniki i dyskusja

W TABELI 2 przedstawiono $rednice otrzymanych
widkien. Najgrubsze widkna uzyskano z kopolimeréw 1
(26PEE1000) i 2 (26 TEEE1000). Odznaczaty sie one row-
niez najmniejszg wytrzymatoscia - ponizej 20 MPa (RYS.2),
najnizszym modutem Younga w granicach 100 MPa (RYS.3)

Their tensile strength and Young modulus were the lowest
(adequately below 20 MPa and about 100MPa) (FIGs. 2,
3), and elongation was about 300% (FIG.4). The second
groups of fibers consisted thicker ones such as starch frib-
ers (GS) and polylactide fibers modified by starch (BR).

p
1 (26PEE 59) = 74% =

2 (26TEEE 000)
3 (26TEEE co0)
4 (26PEE u00) = B 74%

6 (A5TEEE 1500 459 |_36% 19% =

GS = 100% = = = =
BR 80% 20% = = = =

TABELA 1. Sktad syntetyzowanych polimeréw i
handlowych polimerow resorbowalnych.

TABLE 1. Composition of synthesized materials and
commercial resorbable polymers.
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Nr prébki Grubosé
Sample number ..
‘ TABELA 2. Grubos¢
2 1320 £ 105 widkien polimerowych
3 270 £ 43
4 180 * 42 TABLE 2. Thickness of
6 43032 .
7 210£ 30 polymer fibers.
GS 730 £ 60
BR 940 £ 58
4000
W 5000
E 7000
]
S GoOD
E
= 5000 -
(=]
S 4000 A T
=
w000 o |
S 2000 4
L 1000
E
E 0
G5 BR 1 2 3 4 & 7

RYS.3. Modut Younga witokien.
FIG.3. Young’s modulus of fibers.

oraz wydtuzeniem na poziomie 300% (RYS.4). Znacznie
réznigce sie wlasciwosci mechaniczne posiadata druga, co
do grubosci grupa wtokien, do ktérej zaliczy¢ mozna widkna
ze skrobi GS oraz witdkna z polilaktydu modyfikowanego
skrobig BR. Zaréwno ich modut Younga jak i wytrzymatosé
na rozcigganie znacznie przewyzszaty wartosci uzyskane
dla prébek 1i 2. Ponadto maksymalne wydtuzenie podczas
rozciggania widkien GS i BR byto o dwa rzedy wielkosci
mniejsze i wynosito odpowiednio 2,9+0,4 i 1,9+0,5, co umoz-
liwia zastosowania tych widkien do zbrojenia kompozytow.
Uwzgledniajgc wtasciwosci mechaniczne, trzecig grupe
widkien stanowig pozostate widkna tj. 3 (26TEEE4600),
4 (26PEE4600), 6 (45TEEE1000) i 7 (45PEE1000). Sg
to widkna o najmniejszych $rednicach i najwiekszym wy-
dtuzeniu (ok. 800%). Ich modut Younga jest na poziomie
200-300 MPa poréwnywalny z prébkami 1 i 2, natomiast
wytrzymato$c jest znacznie wyzsza niz w przypadku wiokien
z pierwszej grupy (nieco ponizej 100MPa) i dlatego wtasnie
ta grupa widkien wydaje sie by¢ interesujace z punktu wi-
dzenia potencjalnych zastosowan w medycynie.

Whioski

Wstepna analiza wskazuje, ze istniejg trzy grupy
wiokien, ktore ze wzgledu na wtasciwosci mogg miec
rézne przeznaczenie. Pierwsza grupa obejmuje witdkna
otrzymane z polimeréw zawierajgcych najnizszy udziat
segmentéw sztywnych (odpowiedzialnych za wtasciwosci
mechaniczne), o najmniejszej wytrzymatosci, oznaczone
symbolem 1 i 2. Do drugiej grupy mozna zaliczy¢ wtdkna
ze skrobi GS i skrobi z polilaktydem BR odznaczajace sie
wysokg wytrzymatoscia i stosunkowo niskim odksztatceniem
zniszczenia, ktére moga by¢ wykorzystane jako elementy
wzmachniajgce w kompozytach. Trzecig grupe stanowig za$
widkna otrzymane z polimerow zawierajacych krystalizujacy
skfadnik segmentoéw gietkich (PEG4600) lub wyzszy udziat
segmentow sztywnych (45%), o podobnej lub nizszej wytrzy-
matosci, ale o znacznie wiekszym odksztatceniu. Tego typu
widkna moga by¢ wykorzystane do budowy elastycznych
elementow zespalajacych.

180,0
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140,00
120,00
1000 T
a0.0 1
60,0 -
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RYS.2. Wytrzymalos¢ wiékien na rozcigganie.
FIG.2. Tensile strength of fibers.
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RYS.4. Wydtuzenie widkien przy zerwaniu.
FIG.4. Tensile strain of fibers.

Their mechanical properties are quit different from PEE
and TEEE materials. Both Young modulus and tensile
strength were much higher than those for samples 1 and
2. Moreover, maximum elongation of GS and BR fibers was
two orders of magnitude lower and had adequately 2,9+0,4
and 1,9+0,5. With such characteristics, these fibers can be
used as composites reinforcement. Taking into considera-
tion mechanical properties of other materials, namely fibers
3 (26TEEE4600), 4 (26PEE4600), 6 (45TEEE1000) i 7
(45PEE1000), the third group of fibers can be identified.
They have the smallest diameters and the largest elonga-
tion (about 800%). Their Young modulus about 200-300
MPa is comparable with one of 1 and 2 samples, but tensile
strength is much higher than for fibers from the first group
(somewhat lower than 100MPa). This is the reason why
this group of fibers seems to be interesting from medical
application point of view.

Summary

The preliminary analysis shows existence of three groups
of resorbable fibers. They can be proposed for different
applications due to their variable mechanical properties. Fib-
ers with the lowest tensile strength (material 1 and 2) were
produced from the polymers containing the lowest amount
of hard segments (typically responsible for the mechanical
properties). Starch fibers (GS) and polylactide fibers modi-
fied by starch (BR) constitute second group of fibres with
high tensile strength and relatively low ultimate elongation.
This kind of fibers can be used as composites reinforce-
ment. Third group includes fibers prepared from polymers
containing either crystallizable soft segments (PEG4600) or
higher amount of hard segments (45%); they showed similar
or lower strength but much larger strain. Therefore, they can
be used for preparation of elastic fixing elements.
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Streszczenie

W pracy zbadano wtasciwosci fizyczne i mecha-
niczne réznych rodzajow resorbowalnych wtékien
polimerowych w warunkach degradacji hydrolitycznej
in vitro. Po wybranych okresach inkubacji probek w
wodzie destylowanej, przeprowadzono pomiary zmian
Srednicy wtbkien, ich wytrzymatoSci, modutu Younga
i odksztatcenia. Rownoczes$nie prowadzone byty
pomiary przewodnictwa wody destylowanej, w ktorej
inkubowano prébki. Szybko$¢ degradacji badanych
wtdkien oceniono na podstawie zmian analizowanych
parametrow. Badane materiaty roznity sie znacznie
miedzy sobg zaréwno wiasciwosciami mechanicznymi
Jak i szybkoscig degradacji. Sterowanie wiasciwo$cia-
mi widkien jest mozliwe poprzez modyfikacje procesu
ich ofrzymywania, oraz przez zmiane udziatu procen-
towego poszczegdlnych komponentow.

[Inzynieria Biomateriatow, 69-72, (2007), 114-117]
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Abstract

In this study, physical and mechanical properties
of different type of polymeric resorbable fibres were
investigated under ,in vitro’ hydrolytic degradation
conditions. Changes of diameter, strength, Young’s
modulus and strain of fibres were measured during
the time of incubation in distilled water. Conductivity of
fluid in the presence of the investigated samples was
also tested. Degradation rate of tested polymer fibres
was estimated on the basis of measured parameters
changes. Different mechanical properties and different
degradation time were observed for investigated mate-
rials. The control of fibres parameters is possible due
to modification of preparation process and by changing
of polymer components concentration.

[Engineering of Biomaterials, 69-72, (2007), 114-117]



Wprowadzenie

W projektowaniu materiatébw kompozytowych dla medy-
cyny istotnym problemem jest dobdr odpowiednich widkien
jako fazy wzmacniajacej. Z punktu widzenia biofunkcyjnosci,
witokna takie powinny spetnia¢ dwa zasadnicze warunki:
maja to by¢ widkna o wysokiej wytrzymatosci i rownoczesnie
nieduzym odksztatceniu przy zerwaniu. Wtékna wysoko-
wytrzymate i sztywne sg odpowiedzialne za przenoszenie
naprezen w kompozycie, natomiast funkcjg osnowy jest
petnienie roli spoiwa przekazujgcego naprezenia do wité-
kien. Kompozyty takie moga znalez¢ zastosowanie gtéwnie
w chirurgii kostnej na implanty stuzace do zespalania lub
zastepowania zywej tkanki [1,2].

Wysoka odksztatcalno$¢ widkien w potaczeniu z dobrg
wytrzymatoscig moze by¢ przydatna natomiast do konstru-
owania elastycznych elementéw zespalajacych (np. nici
chirurgiczne).

Inng mozliwoscig zastosowania kompozytow witdknistych
jest sterowana regeneracja tkanek w inzynierii tkankowe;.
W tym przypadku wazna jest mozliwos¢ otrzymania prze-
strzennych, wielokierunkowych podtozy [3].

We wszystkich przypadkach moga znalez¢ zastosowanie
witokna wykonane z materiatéw polimerowych. Ich zaletg
jest przede wszystkim biozgodnos¢ oraz szeroki zakres
wiasciwosci mechanicznych. Zastosowanie polimerowych
widkien resorbowalnych pozwolitoby dodatkowo na zapro-
jektowanie kompozytu zmieniajgcego w kontrolowany spo-
sOb swe wtasciwosci w czasie i ostatecznie ustepujgcego
miejsca zregenerowanej tkance [4].

Celem pracy byta analiza wtasciwosci biomechanicz-
nych réznych typéw resorbowalnych wiékien polimerowych
w warunkach degradacji hydrolitycznej in vitro. Badane wtok-
na bazowaty na réznych grupach materiatow: skrobi, skrobi
z poli(L-laktydem), poli(estro-eterach) (PEE) i terpoli(estro-
etero-estrach) (TEEE).

Materialy i metody

Badaniom poddano osiem rodzajéw wtdkien polimero-
wych (metoda otrzymywania wtokien opisana zostata szcze-
gotowo w poprzedniej pracy [5]). Poszczegdlinym rodzajom
widkien przyporzagdkowano oznaczenia:
1—26PEE1000 (26% PBT, 74% PEG1000),

2 - 26TEEE1000 (26% PBT, 15% DLA, 59% PEG1000),
3 — 26 TEEE4600 (26% PBT, 15% DLA, 59% PEG4600),
4 — 26PEE4600 (26% PBT, 74% PEG1000),

6 —45TEEE1000 (45% PBT, 36% DLA, 19% PEG1000),
7 —45PEE1000 (45% PBT, 55% PEG1000),

GS - 100% skrobia (skrobia komercyjna),

BR — 20% skrobia, 80% PLLA (wtdkna komercyjne),
gdzie PEE-poli(estro-eter), TEEE-terpoli(estro-etero-ester),
PBT-poli(tereftalan butylenu), PEG-poli(glikol etylenowy),
PED-poli(alifatyczno/aromatyczny-ester), DLA-kwas dili-
noleinowy.

Widkna inkubowano w wodzie destylowanej w tempera-
turze 37°C przez okres 2 miesiecy. W czasie inkubacji nie
podmieniano ptynu. Podczas inkubacji rejestrowano zmiany
sSrednicy, wytrzymato$ci, modutu Younga oraz wydtuzenia
widkien, jak réwniez mierzono przewodnictwo ptynu (kon-
duktometr EImetron typ CC-315). Wtasnos$ci mechaniczne
wyznaczono na uniwersalnej maszynie wytrzymatosciowej
(Zwick 1435).

Wyniki i dyskusja

Pomiar przewodnictwa wody destylowanej podczas in-
kubacji widkien pozwolit na okreslenie szybkosci degradacii

Introduction

In designing composite materials for medicine, the proper
choice of reinforcing fibres is an important problem. Tak-
ing into consideration the biofunctionality, the reinforcing
fibres should fulfil two requirements: high strength and low
fracture strain. High-resistant and stiff fibres are responsible
for carrying the stresses in composite, while transmit the
stresses to fibres is a role of the matrix. Bone surgery is one
of significant application areas of these composites. In this
area, they can serve as implants to integrate or replace alive
tissue [1,2]. On the other hand, the high strain with a good
strength of fibres is useful in elastic integrating elements
design (e.g. surgical treads). Controlling tissue regeneration
in tissue engineering is another application opportunity of
fibres containing composites. The possibility to obtain multi-
directional scaffold is very important in this case [3].

Polymer fibres can be useful in all mentioned cases.
Biocompatibility and wide range of mechanical properties
is their essential advantage. Additionally, use of resorbable
polymer fibres allow for obtaining composites showing
gradual change of their properties during the time and finally,
providing the space to regenerating tissue [4].

The aim of this work is analysis of biomechanical prop-
erties of different types of polymer resorbable fibres in
in vitro hydrolytic degradation conditions. Tested fibres were
based on different groups of materials: starch, starch with
poly(L-lactide), poly(ester-ether)s (PEE) and terpoly(ester-
ether-ester)s (TEEE).

Materials and methods

Eight different kinds of polymer fibres were investigated
(preparation method of fibres was described in previous
publication [5]). The following numbers were related to
particular materials:

1 —26PEE1000 (26% PBT, 74% PEG1000),

2 — 26TEEE1000 (26% PBT, 15% DLA, 59% PEG1000),
3 — 26 TEEE4600 (26% PBT, 15% DLA, 59% PEG4600),
4 — 26PEE4600 (26% PBT, 74% PEG1000),

6 — 45TEEE1000 (45% PBT, 36% DLA, 19% PEG1000),
7 — 45PEE1000 (45% PBT, 55% PEG1000),

GS - 100% skrobia (skrobia komercyjna),

BR — 20% skrobia, 80% PLLA (wtokna komercyjne).

Abbreviations mean: PEE-poly(ester-ether), TEEE-
terpoly(ester-ether-ester), PBT-poly(butylene terephthalate),
PEG-poly(ethylene glycol), PED-poly(aliphatic/aromatic-es-
ter), DLA-dilinoleic acid. Fibres were incubated in distilled
water at 37°C for 2 months. Changes of diameter, strength,
Young’s modulus and strain of fibres were measured during
the time of incubation. Conductivity of fluid was also tested
using conductometer Elmetron, type CC-315. Mechanical
properties were measured using universal testing machine
Zwick 1435.

Results and discussion

Degradation rate of samples was defined on the basis
of fluid conductivity measurements (FIG.1). Two groups
of fibres can be differentiated. For the first group, distinct
increase of conductivity from the beginning of incubation is
visible (BR and GS fibres). In the case of GS fibres, very
strong changes of conductivity can be observed after 37
days of incubations, and this is probably due to advanced
degradation process. Fibres belonging to the second group
don’t cause so distinct changes of conductivity in all ob-
servation periods (PEE and TEEE fibres). Fibres number

1
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RYS.1. Zmiany przewodnictwa wody w funkcji
czasu inkubacji wiokien w wodzie destylowane;j.
FIG.1. Conductivity changes of distilled water in
the presence of the investigated samples as a
function of incubation time.
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RYS.3. Zmiany modutu Younga wiékien w funkcji
czasu ich inkubacji w wodzie destylowanej.

FIG. 3. Young’s modulus changes of fibres as a
function of incubation time in distilled water.

badanych prébek (RYS.1). Wyodrebni¢ mozna dwie grupy
materiatdw. Pierwszg grupe stanowig widkna BR i GS, w
przypadku ktérych od poczatku inkubacji nastepuje wyrazny
wzrost przewodnictwa. W przypadku wiékien GS od 37 dnia
inkubacji widoczna jest bardzo silna, skokowa zmiana prze-
wodnictwa, zwigzana prawdopodobnie z zaawansowanym
procesem degradacji.

Druga grupe stanowig wtdkna nie powodujgce az tak
wyraznych zmian przewodnictwa w badanym okresie ob-
serwacji i sg to wtdkna PEE i TEEE. Z grupy tej wyrdzniajg
sie widkna nr 4, ktére jako pierwsze ulegajg degradaciji
(15 dzien inkubacji).

Pomiar wytrzymatosci badanych wiékien przeprowadzo-
no po trzech wybranych okresach inkubacji: po 2,14 i 50
dniach (RYS.2). Wiékna GS, BR, 3,4,6 i 7 odznaczajq sie
podwyzszong wytrzymatoscia, jednak najwyzsza wytrzy-
mato$é poczatkowa wykazujg widkna GS (ok.140MPa).
Zarowno wytrzymatos¢ jak i modut Younga (RYS.3) wszyst-
kich tych widkien wykazuja w wyniku inkubacji tendencje
spadkowa, ale najwieksze zmiany wytrzymatosci dotyczg
widkien komercyjnych (GS i BR) oraz wtdkien nr 4, co zwia-
zane jest z ich szybszg degradacja. Wytrzymatos$¢ widkien
nr 1 jest stabilna w catym okresie obserwac;ji, natomiast w
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RYS.2. Zmiany wytrzymatosci widkien w funkcji
czasu ich inkubacji w wodzie destylowanej.

FIG. 2. Strength changes of fibres as a function
of incubation time in distilled water.
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RYS.4. Zmiany odksztatcenia przy zerwaniu
widokien w funkcji czasu ich inkubacji w wodzie
destylowane;.

FIG. 4. Fracture strain changes of fibres as a fun-
ction of incubation time in distilled water.
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RYS.5. Zmiany srednicy witékien w funkcji czasu
ich inkubacji w wodzie destylowanej.

FIG.5. Diameter changes of fibres as a function of
incubation time in distilled water.

4 (26PEE4600) are distinguished from these materials as
a result of their fast and distinct degradation (15 days of
incubation).

Strength of fibres was measured after 3 selected incuba-
tion periods: 2,14 and 50 days (FIG.2). Strength of fibres
GS, BR, 3,4,6 and 7 is quite high, however the greatest
initial value by GS fibres is drawn (about 140MPa). Falling
tendency of both, strength and Young’s modulus (FIG.3)
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przypadku widkien nr 2 nieznacznie spada, jednak bardzo
niska wartos¢ tej wytrzymatosci (ponizej 20MPa) wyklucza
mozliwos¢ ich zastosowania na implanty przenoszace
naprezenia.

Pomiary wydtuzenia (RYS.4) oraz $rednic badanych
widkien (RYS.5) obarczone sg znacznym btedem pomiaru.
Prawdopodobnie jest to wynikiem niejednorodnosci wié-
kien, zwigzanych z technikg otrzymywania. Pomimo tego
mozna jednak stwierdzi¢ brak znaczacych zmian zaréwno
wydtuzenia jak i Srednicy widkien w catym okresie inkubacji.
Z posréd wszystkich prébek wyrdzniajg sie, takze i w tym
przypadku, wtdkna nr 4. W poszczegdlnych dniach inkubac;ji
wykazujg one zaréwno wyrazne zmniejszenie odksztatcenia,
ale rowniez $rednicy.

Whioski

Szybkos$¢ degradacji badanych witékien polimerowych
oceniono na podstawie zmian modutu Younga i wytrzymato-
Sci wtokien w trakcie inkubacji, a takze na podstawie zmian
przewodnictwa wody destylowanej, w ktorej inkubowano
widkna. Widkna komercyjne GS i BR ulegajg degradacji
w najwiekszym stopniu. Z pozostatej grupy wyrézniajg
sie wtdkna nr 4 (26PEE4600), ktére posiadajg wysokag
wytrzymatosé i ulegajg stopniowej degradacji (obnizanie
wszystkich parametrow w trakcie inkubacji). Witdkna nr 1
(26PEE1000) i 2 (26TEEE1000) dyskryminuje z uzycia
na implanty przenoszace naprezenia ich bardzo niska
wytrzymatosc.

Przeprowadzona analiza wskazuje na mozliwosc¢ otrzy-
mania w kontrolowany sposdb réznych typow widkien.
Poprzez zmiane sposobu otrzymywania oraz sktadu procen-
towego widkien mozliwe jest sterowanie ich parametrami.
Jednak duze rozrzuty wielkosci badanych parametrow
sktaniajg do optymalizacji procesu otrzymywania w celu
poprawy jednorodnosci wtokien. Korzystne bytoby rowniez
otrzymanie witokien o wyzszych wytrzymatosciach.
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of all fibres can be observed. However, the most intense
changes are visible in the case of commercial fibres (GS
and BR) and fibres number 4, which may be consequence of
their fast degradation. Strength of fibres number 1 is stable
in all observation period, whereas in the case of number 2
the slight decrease of strength is visible. However, their very
low value (less than 20MPa) exclude the possibility to use
these fibres in load bearing applications.

The strain (FIG.4) and diameter (FIG.5) values show
significant measuring error. This is probably caused by fibres
inhomogeneity connected with the preparation technology.
However, no significant changes of both, strain and diameter
can be noticed during entire incubation process. The fibres
number 4 differs from the other samples also in this cases.
Distinct decrease of strain and diameter can be observed
during the incubation.

Conclusions

Degradation rate of tested polymer fibres was estimated
on the basis of Young’s modulus and fibres strength changes
and also on the basis of conductivity measurements of the
fluid. Degradation of commercial fibres (BR and GS) was the
most intensive. Fibres number 4 (26PEE4600) distinguish
from the rest of the group. Their high initial strength and
decrease of the all parameters during incubation (gradual
degradation) are visible. Low strength of fibres number 1
(26PEE1000) and 2 (26 TEEE1000) makes their applications
impossible as load bearing structural implants.

This studies indicate the possibility to obtain different type
of fibres in controlled way. The control of fibres parameters
is possible due to modification of preparation process and
by changing polymer components concentration. However,
high scatter of results caused the necessity of optimization of
the fibres preparation technology. It will make the fibres ho-
mogeneity better. The preparation of mechanically stronger
fibres would be also beneficial.
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Streszczenie

Badanie kliniczne i ankietowe wykazaty, iz pacjenci
Z uszkodzeniem twarzoczaszki, u ktorych zalecano
stosowanie ektoprotez, w pierwszej kolejnosci de-
cydowali sie na umocowanie protezy zewnetrznej
(ektoprotezy) za pomocg klejow medycznych, jako
sposobu bardziej naturalnego i praktycznego. Obser-
wacje wykazaty, ze taki sposob potgczenia korzystny
ze wzgledow praktycznych i psychofizycznych dla
pacjenta jest problematyczny ze wzgledu na nie-
trwato$¢ potgczenia pomiedzy skérg a implantem
protetycznym. Kilkuletnie obserwacje wykazaty, iz
przy dftuzszym okresie uzytkowania np. ektoproteza
oka pofgczona trwale z oprawkami okularow zapewnia
trwalsze, pewniejsze potgczenie, niz jakiekolwiek kleje
medyczne. Celem pracy byta wstepna charakterystyka
zarébwno materiatow silikonowych stosowanych na
ektoprotezy (zwilzalno$¢, en. powierzchniowa, pa-
rametry mechaniczne) jak i oszacowanie sity ztgcza
adhezyjnego materiatéw silikonowych przyklejonych
do podfoza za pomocg Srodkéw komercyjnych (kle-
jow i tasm obustronnych). Badania wykazaty, ze zbyt
niska przyczepnos$c (adhezja) srodkdéw klejgcych do
materiatow silikonowych jest przyczyng nietrwatego
potgczenia ektoproteza-podtoze. Badania majg cha-
rakter wstepny, przygotowujgcy dalszq prace nad
probami poprawy mocowania ektoprotezy.

Stowa kluczowe: zabiegi onkologiczne, rehabili-
tacja protetyczna, protezy pooperacyjne.

[Inzynieria Biomateriatéw, 69-72, (2007), 118-121]

Wprowadzenie

Stale wzrastajaca liczba zachorowan na choroby nowo-
tworowe spowodowana jest wieloma czynnikami, wsréd
ktérych najwazniejsze to: wzrost poziomu czynnikow rako-
twoérczych w srodowisku, wzrost liczby ludnosci, starzenie
sie spoteczenstwa [1, 2].

Duza czes$¢ chorych na nowotwory stanowig pacjenci
z nowotworami umiejscowionymi w obrebie gtowy i szyi.
Najczesciej stosowang metodg leczenia zmian chorobowych
twarzoczaszki jest leczenie chirurgiczne skojarzenie z radio
i chemioterapia. Operacyjne usuwanie zmian nowotworo-
wych doprowadza do rozlegtych ubytkow tkanek, zaburzen
morfologiczno-czynnosciowych i estetycznych w obrebie
catego uktadu stomatognatycznego, wptywa réwniez na
ogolny stan pacjenta [2-9].

Rehabilitacja po zabiegach chirurgicznych w zakresie
twarzoczaszki jest z reguty leczeniem kompleksowym, wy-
magajacym wspotdziatania przedstawicieli wielu dziedzin
medycznych: chirurga szczekowego, laryngologa, onkologa,
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Abstract

Clinical tests and surveys showed that patients with
craniofacial injuries for whom use of ecto-prostheses
(external prostheses) was recommended preferred
to fasten them with medical glues. It seems to be na-
tural, practical and usefule for patients. Observations
revealed that this way of the prosthesis fastening,
although favourable for a patient from practical and
psychophysical reasons. The moste popular problem
with ectoprothesis is instability bonding between the
prosthesis implant and skin. Several years of obser-
vations revealed, that long-term use of for example
eye ecto-prosthesis permanently fixed to a spectacle
frame provides durable, more reliable fastening that
any medical glues.

Aim of the work was a preliminary characteristics
(wetabillity, surface energy, mechanical parameters)
of silicone materials used for ecto-prostheses and
estimation of strength of adhesive connection between
the silicone materials and substrate fastened with com-
mercial media (glues, and typical technical adhesive
tapes). The investigations showed that too low adhe-
rence of the adhesive media to the silicone materials is
the reason of unstable connection between substrate
and the prosthesis. The studies had only preliminary
character, but they should enable further work at im-
provement of the ectoprosthesis fastening.

Keywords: oncology treatment, prosthetic rehabi-
litation, post-surgical prostheses.
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Introduction

Constantly increasing number of oncotic diseases is a
result of numerous factors, which the most important are:
increase of carcinogenic factors in the environment, popula-
tion growth, and society ageing [1,2]. Considerable fraction
of people suffering from oncotic diseases has tumours
placed at neck and head. The most popular way of treatment
of the oncotic changes of craniofacial region is surgical treat-
ment associated with radio- and chemo-therapy. Surgical
removal of the oncotic changes leads to extensive tissue
loss, morphological-functional and esthetical disturbances
encompassing whole stomognatic system, and it also af-
fects general condition of the patient [2-9]. Post-surgical
rehabilitation after operations within craniofacial area usu-
ally is a complex treatment, which involve co-operation of
representatives of various medical fields, such as: dental
surgeon, laryngologist, plastic surgeon, speech therapist,
psychiatrist, and other specialists depending on the patient



chirurga plastyka, stomatologa protetyka, foniatry, logope-
dy, psychiatry i innych specjalistéw w zaleznosci od stanu
chorego [8,9].

W wyniku zabiegdw chirurgicznych ubytek tkanek moze
dotyczy¢ oka, ucha, nosa, warg lub policzkéw a takze rusz-
towania kostnego.

Do zadan specjalisty protetyka nalezy optymalne odtwo-
rzenie ubytkow tkanek twarzy i jej obrysow z wykorzystaniem
protez twarzy (epitez, ektoprotez) [10]. W zaleznosci od sytu-
acji protezy te powinny spetnia¢ nastepujace wymagania:
* przywracac lub poprawia¢ czynnosci fizjologiczne,

» odtwarzaé utracony narzad, w sposob nie zwracajacy
uwagi otoczenia,

* dobrze utrzymywac sie na podiozu,

* poprawia¢ samopoczucie chorego,

* nie wywierac ucisku na tkanki,

* nie wywotywac¢ zmian patologicznych,

A zatem tworzywo protezy powinno by¢: odporne na
zmiany ksztattu i koloru, dodatkowo tatwe w utrzymaniu czy-
stosci i obojetne dla tkanek, z ktorymi sie kontaktuje [10].

Stosowanie nowoczesnych materiatow silikonowych
pozwala odtworzy¢ wizualng strukture skory z jej indywidual-
nymi cechami: zmarszczkami, naczyniami, znamionami itp.
Podczas wykonywania i w trakcie uzytkowania ektoprotez
wystepuja trudnosci z zakresu mechaniki, biomechaniki,
estetyki i funkcjonalnosci. Dotyczg one trwatosci ksztattu i
koloru uzupetnien oraz wytrzymatosci i szczelnosci potaczen
pomiedzy ektoprotezg a otaczajgcymi tkankami. Wykonuje
sie, w tym celu badania twardosci, wytrzymatosci mecha-
nicznej na rozcigganie, nasigkliwosci przez wode i sline,
przewodnictwa cieplnego. Poszukuje sie okreslania i zwiek-
szania odpornosci na rozwoj bakterii i grzybéw. Odpornosci
na dziatanie srodkéw kosmetycznych i dezynfekcyjnych.
Uzyskiwane dotychczas wyniki sg dobre, ale istnieje wiele
aspektdw wymagajacych lepszego rozwigzania. Do nich
nalezg sposoby umocowania i strefy kontaktu ektoprotez
z tkankami twarzy, a w szczegdlnosci z ruchomymi jej
czesciami.

Celem pracy byly wstepne badania nad materiatami
przeznaczonymi na ektoprotezy twarzoczaszki i sposobem
ich umocowania za pomocg dostepnych na rynku komercyj-
nych srodkéw klejgcych: tasmy, kleje. W tym celu przepro-
wadzono badania wytrzymatosciowe charakteryzujace do-
tychczas stosowane materiaty na protezy twarzy (epitezy).
Dokonano ich charakterystyki mechanicznej wyznaczajac;
wytrzymato$¢ materiatdw w warunkach rozcigganie (R,,),
odksztatcenie (przy maksymalnej sile zrywajacej, eFmax)
a takze modut sprezystosci (E). Znajomosé parametréw
mechanicznych pozwolita na dobér odpowiedniej metod
badan ztgczy adhezyjnych, w ktérej oszacowano przy-
czepno$¢ badanych materiatéw silikonowych za pomoca
dostepnych na rynku syntetycznych srodkéw adhezyjnych
(kleje i tasmy).

Tensile strength

Young’s Modulus

condition [8,9]. The tissue loss related to the surgical op-
eration may concern eye, ear, nose, lips or chicks as well
as bone sceleton. One of tasks of a prosthetic specialist
is the optimal reconstruction loss of face tissue using face
prostheses (epitheses, ectoprostheses) [10].

Depending on the circumstances the prostheses should
fulfil following requirements:

- restore or improve physiological functions,
- reconstruct the lost organ,

- have good adhesion with the substrate,

- make the patient feel comfortable,

- does not press the tissues,

- does not evoke pathological changes.

Thus, material for the prosthesis should be: resistant to
shape and colour changes, easy to clean and inert for sur-
rounding tissues [10]. Application of modern silicon materi-
als allows reconstructing of visual structure of skin with its
individual features like: wrinkles, blood-vessels, moles etc.
During preparation and use of the ecto-prostheses there
can be encountered: mechanical, bio-mechanical, esthetical
and functionality problems. They concern shape and colour
stability of the prosthesis, as well as strength and tightness
of bonds between the ecto-prosthesis and the surrounding
tissues. It is thus necessary to perform various researches
such as: hardness and, tensile strength tests, water and
salvia absorbability measurement, and thermal conduction
measurement. Other investigations involve estimation and
improvement of the prosthesis resistance to fungi and bacte-
ria growth, and resistance to cosmetics and disinfectants. An
present result are promising, but many aspects still require
better solution. Among them are methods of the prostheses
fastening and contact zones between the prostheses and
face tissues, particularly with its moving parts.

Aim of the work was preliminary studies of materials used
for craniofacial ectoprostheses and methods of their fasten-
ing using commercially available adhesive media i.e. tapes
and glues. For this purpose, materials presently used for
the facial prostheses were subjected to mechanical testing,
which allowed to measure: tensile strength test (R,,), strain
(at the maximum force, eFmax), and Young’s modulus (E).
Obtained results facilitated choice of the relevant method
of testing of adhesive bonds, which estimated adherence of
the silicone materials using commercially available adhesive
media (glues, tapes).

Materials and methods

The investigations were carried on three silicone materi-
als produced in different polymerisation conditions which
were denoted as:

Silicone 1, polymerisation 20°C/24h
Silicone 2, polymerisation 60°C/2h
Silicone 3, polymerisation 20°C/48h
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[MPa] Strain [mm] [MPa]
Silikon 1 1.8+0.5 315+ 56.7 0.51£0.1 7
Il Silikon 2 1.1+0.3 383.7 £ 80.7 0.25 +0.06 |I |l Ssilicone 2 132:5 ; 2.4 20:9 ; 6:2 I
|l siikon 3 12£05 339.7 £ 69.9 032:01 || |l siicone 3 121.3+3.1 23.6+4.2 I o <

TABELA 1. Charakterystyka mechaniczna materiatow
silikonowych poddanych badaniom

TABLE 1. Mechanical characteristics of the silico-
nes

TABELA 2. Charakterystyka fizykochemiczna mate-
riatow silikonowych poddanych badaniom

TABLE 2. Physicochemical properties of surface
silicone materiales
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Materialy i metody
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Badania przeprowadzono na trzech materiatach silikono-
wych réznigcych sie warunkami polimeryzacji i oznaczonych
dla czytelnoéci dalszych badan symbolami:

Silikon 1, materiat polimeryzowany w warunkach
20°C/24h

Silikon 2, materiat polimeryzowany w warunkach 60°C/2h
Silikon 3, materiat polimeryzowany w warunkach
20°C/48h

Kazdy z materiatéw poddano testom rozciggania w wa-
runkach statycznych na uniwersalniej maszynie wytrzyma-
tosciowej Zwick 1435 (Niemcy). W wyniku badan otrzymano
wyniki zebranie w TABELI 1.

Dla kazdego z wymienionych materiatéw przeprowadzo-
no takze badania charakteryzujace wlasciwosci fizykoche-
miczne powierzchni. Charakterystyke stanu powierzchni
badanych materiatdbw dokonano metoda dynamiczng
pomiaru kata zwilzenia, uzywajgc aparatu DSA 10 Kruss
(Niemcy). Swobodna energie powierzchniowa wyznaczono
metodg Owensa-Wendta. Parg cieczy pomiarowych byta
woda podwojnie destylowana UHQ i dijodometan (Aldrich
Chemical Co., USA). Wyniki badania zebrano w TABELI 2.
Badania przyczepnosci materiatéw silikonowych przeprowa-
dzono na uniwersalnej maszynie wytrzymatosciowej ZWICK
1435 (Niemcy) stosujac jako podioze odniesienia ptytke z
polichlorku winilu, PVC (©=650, en. pow.=35,5mJ/mm).
Oszacowano przyczepnos¢ materiatdw (sile potrzebng do
oderwania materiatu od jednostkowej powierzchni) wyko-
nujac badania adhezji materiatéw silikonowych za pomocg
srodkow komercyjnych, ktorymi byty: kleje MASTRIX gum,
MASTRIX P (firmy KRYOLAN), oraz tasmy: 3M (firmy 3M) i
KRYOLAN (firmy KRYOLAN) oraz typowa techniczna tasma
dwustronna-MAX (Lohman, Niemcy). Uktad pomiarowy
stanowita uniwersalna maszyna wytrzymatosciowa, na
ktorej zamocowano stolik mikroskopowy z zamocowanym
poditozem (ptytkg PVC), do ktérego przyklejano badane
materiaty silikonowe. Jedng z koncéwek paska silikonowe-
go zamocowano w gorny uchwyt, poruszajacy sie ze statg
predkoscig 20 mm/min. Przyczepnos$é [N/mm?] materiatéw
oszacowano z pomiardw sity odrywajacej [N] przypadajacej
na okreslong powierzchnie [mm?]. Uzyskane wyniki przed-
stawiono na RYSUNKU 1.

Wyniki

Badane materiaty silikonowe charakteryzujg sie po-
dobnym modutem sprezystosci zawartym w zakresie 0,3-
0,5MPa i podobnym zakresem odksztatcalnosci ok. 350%
wzgledem materiatu nie rozcigganego. Najwiekszg wartos¢
wytrzymatosci na zrywanie odznacza sie¢ silikon 1 przy czym
nie zaobserwowano efektu zniszczenia materiatu. Materiaty
silikonowe sg materiatami silnie hydrofobowymi (wysoki kat
zwilzania) o niskiej en. powierzchniowej (ok.20mJ/mm?).
Jest to jedna z przyczyn dla ktérych obserwuje sie niskg
przyczepnosé tych materiatow réznymi Srodkami klejgcymi.

Warto$¢ sity ztgcza adhezyjnego materiatow silikono-
wych do podioza za pomoca protetycznych tasm (tasmy
3M, KRYOLAN) waha sie w granicach 0,28-0,32N/mm?2.
Natomiast w przypadku zastosowania jako srodka klejace-
go klejow adhezyjnych z rodziny MASTRIX przyczepnos¢
materiatéw jest jeszcze nizsza (z wyjatkiem silikonu 1, ktéry
charakteryzuje sie najwyzszg adhezjg sposrod materiatow
badanych). Istotng informacjg dla podjetych badan jest wy-
soka przyczepno$ci silikondw za pomocg technicznej tasmy
MAX (ok. 0,4N/mm?), ktorg bedzie mozna wykorzysta¢ w
dalszych prébach jako materiat odniesienia.
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RYS.1. Wyniki badan przyczepnosci materiatow
silikonowych za pomoca tasm i klejéw wykorzysty-
wanych w dotychczasowych praktykach klinicznych.
Tasma dwustronna MAX — materiat odniesienia.
FIG.1. Adhesion of the silicones fastened with glues
and tapes used presently in the clinical practice.
Double-sided tape MAX - reference material.

Every material was subjected to tensile strength tests under
static load conditions using universal testing machine Zwick
1435 (Germany), and obtained results are gathered in TA-
BLE 1. Physicochemical properties of the silicones surface
were investigated by means of dynamic measurement of the
wetting angle (DSA 10 Kruss, Germany), and surface free
energy using the Owens-Wendt. The double-distilled water
UHQ and diiodomethan (Aldrich Chemical Co., USA) used
as measuring fluids. Results are shown in TABLE 2.

Adhesion tests of the silicone materials were performed
on universal testing machine Zwick 1435 (Germany) using
PCV tile as a substrate (0=65°, free energy =35.5mJ/mm).
Adehrence of the materials (force necessary to detach the
material from the unit area) was estimated using as the
adhesion agents commercially available media. Its were
glues: MASTRIX gum, MASTRIX P (KORYOLAN), and
tapes: 3M (3M), PROSTHETIC tape (KRYOLAN), and com-
mon technical double-sided tape MAX (Lohman, Germany).
The silicones were fastened to the PCV tile which was fixed
to microscope stage. One end of the silicone band was
fixed to upper holder of the testing machine, which moved
with constant rare of 20mm/min. Adherence [N/mm?] of the
materials was estimated on the basis of detachment force
value [N] corresponding to a given surface area [mm?], and
the results are shown in FIG.1.

Results

The investigated silicones show similar Young’s modulus
from 0.30-0.5 MPa and similar strain range of about 350% in
respect to unstrained material. The highest tensile strength
was observed in case of Silicone 1, and there was no de-
struction of the material during the test. The silicones are
strongly hydrophobic materials (high contact angle) with low
surface energy (c.a. 20mJ/mm?). It is one of the reasons why
the silicone materials show poor adherence towards various
adhesive agents. Adhesive force of the silicone materials
bonded with the substrate with prosthesis tapes (3M tape,
PROSTHETIC tape) was about 0.28—-0.32N/mm?. In case
of adhesive glues from MASTRIX family, the adherence
is even lower (except Silicone 1, which is characterised
by the highest adhesion force amongst the silicones).
The important information for further adhesion investigations
is high adherence force of the technical double-sided tape
MAX (about 0.4N/mm?2), which can be afterwards used as
a reference material.



Podsumowanie

Przeprowadzone badania wstepne majg na celu okre-
Slenie wtasciwosci adhezyjnych materiatdbw stosowanych
obecnie do wytwarzania protez rekonstrukgji twarzy. Otrzy-
mane wyniki powstajg w kolejnym etapie do opracowania
metody zwiekszania przyczepnosci stosowanych aktualnie
materiatow na epitezy.

Podziekowania

Praca opracowana w ramach programu badawczego
numer: 501/ZKL/96/L.
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Summary

The main aim of the primary investigations was determi-
nation of adhesive properties of materials presently used
for production of prostheses for face reconstruction. The
obtained results should allow in the next stage of the inves-
tigations to elaborate methods of adhesion improvement of
materials presently used for epitheses.

Acknowledgements

The work was done at research program no:501/ZKL/96/L

References

[6] Wieckiewicz W., Fraszczak-ldziok E.: Dwuetapowe leczenie pro-
tetyczne pacjenta po zabiegu operacyjnym usunigcia guza szczeki
i gatki ocznej. Prot. Stom., 1998, XLVIII, 6, 329-332.

[7] Ciechowicz B.: Uwagi na temat rehabilitacji protetycznej pa-
cjentéw z ubytkami powtok twarzy. Prot. Stom., 1985, XXXV, 3,
142-147.

[8] Matraszek H., Kubicki t.: Rehabilitacja protetyczna pacjentéw
po zabiegach chirurgii onkologicznej w zakresie szczeki. Implan-
toprotetyka 2005: 6 (2) 27-31.

[9] Matraszek H., Kubicki t.: Rehabilitacja protetyczna pacjentow
w kilka lat po zabiegu chirurgiczno-onkologicznym w zakresie
szczeki — opis przypadkoéw. Implantoprotetyka, kwiecien-czerwiec
2005 Tom VI nr 2(18).

[10] Kuchta K., Bartkowski S. Zapata J. Kurek M., Dubis P.: Wiasne
doswiadczenia rehabilitacji protetyczno-chirurgicznej ubytkéw twa-
rzy. Doniesienia wstepne, Implantoprotetyka Tom 2 nr 1/2001.

121

BI® MATERIALS



122

A

Hydrostatic p_ressure (HP) stimulation of human mesenchymal
stem cells (hMSCs) seeded on collagen-coated titanium

substrates and polycaprolactone (PCL) scaffolds
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INTRODUCTION AND AIMS ,
Biochemical stimulation [via matrix engineering) and mechanical ﬁf:s? Flg"resf;r:::;?::r:fi:: control
stimulation on human mesenchymal stem cells (hMSCs) have been Ti B fecsaed]
studied, but there are very few publications dealing with the combined Ti-Colt  [Titanium+Collagen |
effects of biochemical and mechanical stimuli. In this study, hMSCs Tibol- oo  [Tienumatollagenels

.. . . . PCL-Coll _fEEg_gcalfold + Collagen + CS
were seeded on substrates consisting of titanium (Ti] and PCL-Coll.CS _|PCL scaffoldl + Collagen + C5
polycaprolactone [PCL) and subjected to hdyrostatic pressure [HP) ina
bioreactor. The aims were to investigate the influence of the following 90000 /B Glass L .fw

on hMSC proliferation and osteogenic differentiation; a) HP at different  gyg0p |- g;irﬁ?go“ Tk

time points during culture; b) substrate coatings consisting of collagen 70000 -
+/- chondoritin sulfate [CS); ¢] combined effects of HP and coatings. :
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Fig. 1: Substrates seeded with WMSCs were subjected to HP at 1, 6 and 13 ] oS 0

days after seeding. Cultivation continued affer HP until 21 days
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Fig. 2: AMSC-seeded subsirates were subjecied to cyclic HP (0.5 Hz) for 1 8
minute every 15 minutes for a period of 8 hours =
E
RESULTS AND DISCUSSION g 'R
Cyclic HP appears to promote osteogenic differentiation of hMSC 8 1 o stimuatios

judging by the markers ALP activity and calcium accumulation, and Hendisbadmiiniont (Control

collagen coatings containing CS increase ALP activity, but these effects

e : i Fig. 3: Effact of mechanical stimulation on AMSC
depend on the timing of the stimulation.

proliferation [4), ALP activity [B} and calcium
Acknowledaement: This research was financed by DAAD, GERMANY. accumulation [C] on substrates [mean # 5.d.)

Z ommm® 0 00000 0000000000000 0000000000000000000000

L



ENGI

N EER

e0ecccccscccccoe BIAMATER'ALS cecccccccccccsee

Wskazowki dla autorow

1. Prace do opublikowania w czasopismie ,Engineering of
Biomaterials / Inzynieria Biomateriatow” przyjmowane bedg
wytgcznie z thumaczeniem na jezyk angielski. Obcokrajow-
cow obowigzuje tylko jezyk angielski.
2. Wszystkie nadsytane artykuly sg recenzowane. Prosimy
Autoréw nadsytanych prac o dotaczenie oswiadczenia, ze
artykut jest oryginalny, a tresci w nim zawarte sg zgodne
z prawem autorskim o wiasnosci intelektualnej i przemy-
stowej, a takze, ze nie byt wczeéniej publikowany w innych
czasopismach krajowych i zagranicznych oraz w materia-
tach konferencyjnych.
3. Materiaty do druku prosimy przysyta¢ na adres redakgc;ji
na ptytach CD wraz z jednym egzemplarzem kontrolnego
wydruku i kompletem rysunkéw i zdjec.
4. Struktura artykutu:

+TYTUL

* Autorzy

* Streszczenie (100-200 stow)

« Stowa kluczowe (4-6)

» Wprowadzenie

» Materiaty i metody

* Wyniki i dyskusja

* Whnioski

* Podzigkowania

* Pismiennictwo
5. Nalezy podac petne imie i nazwisko wszystkich autoréw
artykutu. Jesli autorzy pochodzg z réznych instytuciji przy
nazwisku nalezy wstawi¢ odpowiedni odnosnik w indeksie
gornym. Ponizej nalezy podac¢ doktadne nazwy instytucji
i petne adresy pocztowe dla kazdego autora. (Imie Nazwi-
sko', Imie Nazwisko?, ...).
6. Manuskrypt powinien by¢ napisany czcionka Arial 9
z podwojnymi odstepami miedzy wierszami. Obowigzuje
uktad jednostek Sl.
7. Materialy ilustracyjne (rysunki, wykresy, schematy, tabele,
fotografie) powinny znajdowac sie poza tekstem w oddziel-
nych plikach (format np. .jpg, .gif., .tiff, .bmp). Pozadane jest,
aby miescily sie w szerokosci szpalty lub kolumny (podstawa
8 cm lub 17 cm). Rozdzielczo$¢ rysunkéw min. 300 dpi.
Wszystkie rysunki i wykresy powinny by¢ czarno-biate lub
w odcieniach szarosci i ponumerowane cyframi arabskimi.
W tekscie nalezy umiesci¢ odnosniki do rysunkow i tabel.
W tabelach i na wykresach nalezy umiesci¢ opisy polskie
i angielskie np.:

Instructions for authors

1. Papers for publication in journal ,Engineering of Bio-
materials / Inzynieria Biomateriatow” should be written in
English.

2. All articles are reviewed. The authors should enclose
a statement, that the article is original, has not been pub-
lished previously and is not under consideration for publica-
tion elsewhere.

3. Manuscripts should be submitted to Editor’s Office on CD
with a printout, drawings and photos.

4. A manuscript should be organized in the following or-
der:

* TITLE

* Authors and affiliations

* Abstract (100-200 words)

» Keywords (4-6)

* Introduction

» Materials and methods

* Results and Discussions

+ Conclusions

» Acknowledgements

* References
5. Authors’ full names and affiliations with postal addresses
should be given. If authors have different affiliations use
superscripts 1,2.

6. The papers should be written in MS-WORD using Arial 9
point size font with a double line spacing. Sl units should
be used.

7. All illustrations, figures, tables, graphs etc. preferably
in black and white or grey scale should be presented in
separate electronic files (format .jpg, .gif., .tiff, .omp) and
not incorporated into the Word document. High-resolu-
tion figures are required for publication, at least 300 dpi.
All figures must be numbered in the order in which they
appear in the paper and captioned below. They should be
referenced in the text. The captions of all figures should be
submitted on a separate sheet.

8. References should be listed at the end of the article.
Number the references consecutively in the order in which
they are first mentioned in the text. References should
contain the authors’ names and initials, full title of the pa-
per, name of the journal (full or using Journal Abbreviations
Index), year of publication, volume number, first and last
page numbers.

Modut Younga / Young’s modulus (GPa) 14-20 0,05-0,5
Wytrzymatosé na rozcigganie / Tensile strength (MPa) 50-150 10-20
Wytrzymatos¢ na Sciskanie / Compressive strength (MPa) 170-193 7-10
Odpornosc¢ na kruche pekanie / Fracture toughness (MPa m'?) 2-12 0,1
Gestos¢ / Density (g/cm?®) 18-22 0,1-1,0

W dodatkowym dokumencie nalezy zamiescic¢ spis tabel
i rysunkow (po polsku i angielsku).

np.
RYS.1. Zdjecia SEM badanych materiatow.
FIG.1. SEM micrographs of investigated materials.

§

Liczba komérek /
Number of cells
[nlmmz]

- 8

Ti-LAFIMn TiN Ti(CN)
[ Proliferacja / Proliferation
H Liczba komdrek martwych / Number of dead cells

123

®© 000 0000000000000 000000 000 =

Ll



124

8. Na koncu artykutu nalezy poda¢ wykaz pismiennictwa

® o @ o o o o  kolejnosci cytowania w tekscie i kolejno ponumerowany.

BI® MATERIALS

Numer cytowanej pozycji w tekscie nalezy umieszczac
w nawiasie kwadratowym, np. [1], [2-4], [1, 3-6]. W wyka-
zie literatury nalezy poda¢ podstawowe elementy opisu
bibliograficznego (nazwiska autorow i skréty ich imion, tytut
artykutu, tytut czasopisma, tom, rok, strony).

Nalezy podawac petne tytuty czasopism lub stosowac ich
skréty zgodnie z obowigzujgcymi normami np. 1SI Journal
Abbreviations Index.

9. Wzory matematyczne i chemiczne powinny by¢ pisane
bardzo czytelnie, a ich kolejnos¢ nalezy zaznaczy¢ po pra-
wej stronie numerami w nawiasach okragtych, np. ... (3).
10. Redakcja zastrzega sobie prawo wprowadzenia do opra-
cowan autorskich zmian terminologicznych, niezbednych
skrétéow, poprawek redakcyjnych, stylistycznych, grama-
tycznych w celu dostosowania artykutu do norm przyjetych
w naszym czasopismie. Zmiany i uzupetnienia merytoryczne
beda dokonywane w uzgodnieniu z autorem.

11. Opinia lub uwagi recenzenta bedg przekazywane Auto-
rowi do ustosunkowania sie. Nie dostarczenie poprawionego
artykutu w terminie oznacza rezygnacje Autora z publikacji
pracy w naszym czasopismie.

12. W celu tatwego i szybkiego kontaktu z Autorem pra-
cy prosimy kazdorazowo podawa¢ doktadny adres do
korespondencji wraz z numerem telefonu, faxu i adresu
e-mailowego. Jest to szczegolnie wazne w przypadku pracy
zespotowej, ktérej autorzy pracujg w réznych instytucjach.
13. Za publikacje artykutow redakcja nie ptaci honorarium
autorskiego.

14. Artykut, w ktorym nie uwzgledniono podanych wska-
zoéwek, zostanie odestany Autorom do poprawy przed
przystapieniem do recenzji merytoryczne;j.

15. Adres redakg;ji:

Czasopismo

»Engineering of Biomaterials / Inzynieria Biomateriatow”
Akademia Gorniczo-Hutnicza im. St. Staszica

Wydziat Inzynierii Materiatowej i Ceramiki

Katedra Biomateriatow

al. Mickiewicza 30

30-059 Krakow

tel. (48 12) 617 25 03, 617 22 38, 617 22 39
fax (48 12) 617 33 71

e-mail: chlopek@agh.edu.pl
www.biomat.krakow.pl

Warunki prenumeraty

Zamowienie na prenumerate prosimy przesytac¢ na adres:
apowroz@agh.edu.pl

Konto:

Polskie Stowarzyszenie Biomateriatow

30-059 Krakow, al. Mickiewicza 30/A-3

Bank Slaski S.A. O/Krakéw,

nr rachunku 63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

Optaty:
Cena 1 numeru wynosi 20 PLN

PiSmiennictwo References
[1] Marciniak J.: Biomateriaty w chirurgii kostnej,
wyd. Politechniki Slaskiej, Gliwice 1992.

[2] Chtopek J., Kmita G.: The study of lifetime of po-
lymer and composite bone joint screws under cyclical lo-
ads and in vitro conditions. Journal of Materials Science:
Materials in Medicine 16 (2005) 1051-1060.

[3] Dunne N.J., Daly C., Beverland D.E., Carey G., Orr J.F.:
Mixing of acrylic bone cement-current theatre practices.
Proceedings of the 7th World Biomaterials Congress,
Sydney, Australia (2004) 1465.

IST Journal Abbreviations Index /
Wykaz skrétéw nazw czasopism wg ISI.
http://www.efm.leeds.ac.uk/%7Emark/ISlabbr

Journal Titles and Abbreviations
http://www.library.ubc.ca/scieng/coden.html

Nazwy 8.500 czasopism biomedycznych i ich skroty
w uktadzie alfabetycznym /

Names and abbreviations of 8.500 biomedical journals
in alphabetic order
http://www.bibl.amwaw.edu.pl/LPJ/jour_a_c.htm

9. Opinion or notes of reviewers will be transferred to the
author. If the corrected article will not be supplied on time,
it means that the author has resigned from publication
of work in our magazine.

10. Editorial does not pay author honorarium for publication
of article.

11. Papers will not be considered for publication until all the
requirements will be fulfilled.

12. Manuscripts should be submitted for publication to:

Journal

»Engineering of Biomaterials / Inzynieria Biomateriatow”
AGH University of Science and Technology

Faculty of Materials Science and Ceramics

Department of Biomaterials

30, Mickiewicza al.

30-059 Cracow, Poland

tel. (48 12) 617 25 03, 617 22 38, 617 22 39
fax (48 12) 617 33 71

e-mail: chlopek@agh.edu.pl
www.biomat.krakow.pl

Subscription terms

Subscription rates:
Cost of one number: 20 PLN

Payment should be made to:

Polish Society for Biomaterials

Al. Mickiewicza 30/A-3

30-059 Krakow, Poland

Bank Slaski S.A. O/Krakow

account no. 63 1050 1445 1000 0012 0085 6001



