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PRELIMINARY INVESTIGATIONS
OF POLYLACTIDE-BASED
NANOCOMPOSITES AS
POTENTIAL MATERIALS FOR
BONE CELLS PROLIFERATION

A. FrRACczZEK-SzczypTa', E. SToDOLAK!, A. WIECHEC?,
M. Brazewicz'

TAGH - UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,

FacuLty oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,

DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

30 Mickiewicza Ave., 30-059 Cracow, PoLAND

2PoLisH ACADEMY OF SCIENCES, INSTITUTE OF NUCLEAR PHYysIcs
152 RabpzIkowskIEGO STR., 31-342 Cracow, PoLAND

Abstract

Nanocomposite materials can be used in many
application. In this study polymer—based nanocom-
posites modified with carbon nanotubes (CNTs) and
ceramic silica nanopatrticles (nSiO,) were used. Size
and shape of nanoparticles were observed using
transmission electron microscope (TEM). It was shown
that, this parameter changes during mixing of nano-
particles with solvent or polymer solution. Dispersion
of nanoparticles depends on their chemical compo-
sition. The CNTs are more compatible with polymer
(PLDL) than nSiO,. Nanoparticles influence rheolo-
gical parameters of the polymer solution (increase
of viscosity). Distribution of nanoparticles within the
polymer matrix was determined using DLS method.
Nanocomposites in the form of thin foils were used
for mechanical tests which show that small amount
of nanoparticles increases tensile strength (R,,) and
Young’s modulus (E) of the material. The biological
properties of the polymer-based nanocomposite ma-
terials like viability and proliferation were measured
using osteoblast-like human cells MG63. Results of
these investigations show that both types of the na-
nocomposites are suitable for promoting bone tissue
for faster regeneration process.

Keywords: polymer-based nanocomposite, carbon
nanotubes, nanosilica

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 1-3]
Introduction

Polylactide (PLA) has been extensively applied in surgi-
cal threads, implant materials, tissue

Silica (SiO,) plays a fundamental role in bioactive glasses
because it interacts with positive calcium ions, forming
calcium compounds which combine with phosphate ions
forming an amorphous calcium phosphate that finally crys-
tallizes to give hydroxyapatite similar to bone. Silica can
inhibit connective tissues invading into bone defects and
improve bone regeneration. Many authors reported that the
silica-containing bioactive materials have the potential ability
to activate bone-related gene expression and stimulate cell
proliferation [4,5].

Carbon nanotubes (CNTs) are currently regarded as
ideal materials for both technical and medical applications.
CNTs have proven to be highly biocompatible, a fact that
has led CNTs to be used for biosensing, molecular delivery
and tissue scaffolding. Even though, CNTs behave like an
inert matrix to support cell proliferation, their effect along
with other natural or synthetic materials as biocomposites
would have more effective in bone tissue engineering ap-
plications. Bone cell functions are stimulated under electrical
current, and therefore conductive nanoadditives like carbon
nanotubes may play a role in promoting osteoblast growth
and proliferation [6].

Appropriate preparation of nanoadditives in polymer
matrices is fundamental issue for both mechanical and
electrical properties of nanocomposites and good interac-
tion between cells and materials [7]. Nanomaterials have
tendency to create aggregates in polymer matrices which
have completely different properties than those observed
for single nanomaterials. Moreover, uniform dispersion of
nanomaterials in polymer permits on full interaction between
bone cells and surface of nanocoposites.

The aim of this study was a preliminary investigation
of dispersion process of nSiO, and CNTs in polylactide
matrices using a particle size analyzer, and determination
of their influence on mechanical and rheological properties
of nanocomposites and biological interaction between the
nanocomposites and osteoblastlike cells.

Materials and methods

The nanocomposites components used to modify poly(l-
lactide/dl-lactide) (PLDL) precursor were multi-walled carbon
nanotubes (MWCNTs) and nanosilica (nSiO,) provided
by NanoAmor USA and Sigma-Aldrich, Inc., respectively.
MWCNTs had diameters in the range of 10-30 nm and were
1-2 uym long (FIG. 1A), while nSiO, had diameters 10-20
nm (FIG. 1B).

A I|-lactide/dl-lactide copolymer with ratio M/M%: 80:20
(Purasorb® PLDL 8038, produced by Purac) was used to
manufacture the nanocomposite samples. The samples with
MWCNTs and nSiO, have been prepared in the form of a
thin film. Nanoadditives were immersed in dichloromethane
(DCM) solution and sonicated at room temperature for 2 min
using ultrasonic homogenizer - PALMER INSTRUMENTS,

engineering, controlled drug delivery
system due to its unique properties
such as biocompatibility and biode- ’ q
gradability. However, PLA lacked suf- | 1 18

ficient mechanical, electrical and bio- |
active properties mainly for application | =
in bone tissue regeneration. In order to
achieve these features, various fillers
such as bioglass, biphasic calcium
phosphate (BCP), hydroxyapatite
(HAp) [1,2], biopolymers and carbon
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fibers, silica and carbon nanotubes
(CNTs) have been added to the PLA
as the modifying agents [3].

FIG. 1. TEM microphotograph of MWCNT (A) and nSiO, (B)

1

© 0000 000000000000 000000000600 00000000000000_ -~ mmm

Ll



2

then PLDL was added to the DCM/MWCNT and DCM/nSiO,
solution (5%PLDL solution) and sonicated at room tempera-
ture for 1 min using the same homogenizer. Suspensions
were then poured onto the Petri dish and left to evaporate
the solvent at room temperature for 24h and under vacuum
for two days. In such a way five kinds of the samples based
on polylactide solution have been prepared:

* PLDL - control PLDL polymer film (5% PLDL solution
dissolved in DCM solution);

*MU1 - MWCNT/PLDL composite film (1% by wt. carbon
nanotubes in 5% PLDL solution in DCM);

* MU2 - MWCNT/PLDL composite film (2% by wt. carbon
nanotubes in 5% PLDL solution in DCM);

* SI1 - nSiO,/PLDL composite film (1% by wt. nanosilica
in 5% PLDL solution in DCM);

* SI2 - nSiO,/PLDL composite film (2% by wt. nanosilica
in 5% PLDL solution in DCM).

The size distribution of nanoadditives in polymeric
matrices, viscosity and mechanical properties of nano-
composite samples were analyzed. Moreover, the viability
and proliferation of human osteoblast-like cells of the line
MG63 (European Collection of Cell Cultures, Salisbury, UK)
on nanocomposites were studied. After 1, 3 and 7 days
cultured cells were harvested by trypsin and counted in a
Birker's chamber. The investigation of the particles size
was conducted in a DCM and PLDL polymer solutions by
the method of DLS (Dynamic Light Scattering, Zetasizer
Nano ZS) in the range from 0.6 nm to 6 ym, with the laser
light source of wavelength A=520 nm. The viscosity of pure
polymer solution and polymer solution containing nanoad-
ditives was analyzed using rheometer (BrookField).

Static mechanical properties of nanocomposites (tensile
strength, Young’s modulus) were determined in tensile
mode with use of Zwick universal testing machine, using
the crosshead speed of 2 mm/min. Samples examined had
the dimensions: 5 mm x 40 mm.

Morphology of MWCNTs and nSiO, was investigated
using transmission electron microscopy (TEM, Jeol).

Results and discussion

Dispersion effect of MWCNTs and nSiO, in DCM and
PLDL solution is shown in FIG. 2 and 3. The PLDL suspen-
sions were sonicated with ultrasound for 1 min. The figures
compare the size distributions of carbon nanotubes and
nanosilica in polylactide solutions and in DCM.

The size distribution of MWCNTSs in a polymer solution is
similar to the distribution of MWCNTSs in pure DCM (FIG. 2).
For both samples bimodal distribution of carbon nanotubes
was observed (mean values for MWCNT in DCM: 89 nm
and 340 nm, respectively and for MWCNT in PLDL: 136
nm and 390 nm, respectively). These results confirm the
favorable influence of a gradual sonication (first in DCM
and subsequently in 5% PLDL solution) on the dispersion
process of MWCNT in polymer suspension. The similarity
of the size distribution of MWCNT in PLDL with distribution
of MWCNT in DLC could confirms homogenous distribution
of nanoparticles in the PLDL polymer solution.

Dispersion of nanosilica particles within pure DMC solu-
tion and in a polymer matrix was more difficult. Particle size
measurements using DLS method showed that nanosilica
was agglomerated. The agglomerates of nSiO, were big-
ger in PLDL solution than in DCM in spite of the results
presented in FIG. 3. DLS method enables to measure
particles smaller than c.a. 6 yum, and the presence of big-
ger particles interferes with the measurement. In the case
of nSiO, particles dispersed in the PLDL polymer solution
quality of the measurement was low which suggested the
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FIG. 2. Size distribution of multi wall carbon nano-
tubes in DCM and PLDL solutions.

=T i Iw
1 =—u-HT im FLIT

L

FIG. 3. Size distribution of nanosilica in DCM and
PLDL solutions.

presence of particles bigger than the limit of DLS method.
Observation under TEM microscope showed that diameter
of primary nSiO, particles was about 20 nm, but in the DCM
solution the particles agglomerated forming larger groups
with diameter of 600-700 nm. When silica nanoparticles
were mixed with the polymer solution some agglomerates
were destroyed but some of them connected with each other
formed even larger agglomerates which size was over the
range of the apparatus.

Nanoparticles present in the polymer matrix influence its
rheology through a change of its viscosity. Better distribution
of MWCNTs in PLDL solution increase viscosity of this mix-
ture. The change of viscosity for nanocomposites based on
bioresorbable polymers as a results of addition of modifying
agent such as MWCNTs and nSiO, might be influence on
their degradation time. The viscosity for all types of samples
are summarized in TABLE 1.

TABLE 1. Viscosity of pure PLDL solution and PLDL
solution modified with 2% nanoadditive.

Samples PLDL| 2%wt. MWCNT
VUEL WAL 2.5 26.0

The viscosity for pure polymer solution is 2.5 cP whereas
addition of 2%wt. MWCNT and nSiO, causes increase to
26.0 cP and 13.0 cP, respectively. The results of the me-
chanical tests for PLDL- based nanocomposite samples are
summarized in TABLE 2.

Mechanical properties of nanocomposites containing
both 1%wt. and 2%wt. of MWCNT and nSiO, after dispersion
conducted in optimal condition are considerably higher than
those obtained for pure polymer samples. The presence of

2%wt. nSIO,
140 |
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TABLE 2. Mechanical properties of pure PLDL sam-
ple and nanocomposite samples.

Materials MU1 [MU2| SI1 | SI2
Tensile strength R, 40.3 [ 50.6 | 37.3 | 454
+6.8 | +2.9 | £3.7 | 4.5

190|270 1.58 | 1.35
+0.40(+0.10] +0.32 [+0.22

1%wt. of MWCNT and nSiO, in polymeric matrix causes
54% and 43% increase in tensile strength in comparison to
the pure polymer samples and 171% and 126% increase
in Young’s modulus in comparison to pure PLDL samples.
The similar situation is in the case of 2%wt. of nanoaddi-
tives — modifying agents improve both tensile strength and
Young’s modulus of nanocomposites. The most effective
improvement of the mechanical properties was noted for the
samples containing 2%wt. of MWCNT (MU2) and 2%wt. of
nSiO, (SI2). The improvement of the mechanical properties
of nanocomposites indicates a homogenous dispersion of
nanoadditives in PLDL solution. The hydrophobic nature of
MWCNT and lack of chemical groups on their surface may
suggest that the interaction between MWCNT and PLDL did
not have covalent character. It may suggest that in these
nanocomposite samples carbon nanotubes are located be-
tween the polymer chains and probably have an influence on
supramolecular structure of polylactide during solidification
as a result of interaction of secondary bonding.

Mechanical properties of nanocomposites with nanosilica
increased in comparison with the pure polymer foil. In spite
of the observed agglomeration phenomenon, small amount
of non-agglomerated nanosilica particles actively modified
polymer matrix creating chemical interaction between the
polymer chain and single nanosilica particles.

The presence of modifying phase in the form of MWCNT
and nSiO, in the polymer matrix influenced biological proper-
ties of the composites in comparison to the pure polylactide
sample (FIG.4). The proliferation of MG63 cells on both
nanocomposites modified MWCNT and nSiO, increase to-
gether with time of culture. The highest proliferation degree
after 7 days of culture for nanocomposites was observed
for the samples modified with 1%wt. of MWCNT (MU1) and
2%wt. of nSiO, (S12). However, proliferation of osteoblast-
like cells in contact with the nanocomposites containing both
MWCNT (MU1 and MU2) and nSiO, (SI1 and SI2) after 7
days of culture was lower of about 20% comparing to the
pure polylactide (FIG. 4). The cells proliferation on PLDL and
control samples (polystyrene) was on the same level.

44
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FIG. 4. Cell proliferation in contact with polylactide
and nanocomposites surface.

Conclusion

PLDL-based nanocomposites modified with MWCNTs
and nSiO, have been prepared in the form of thin films
and their mechanical and biological properties were ana-
lyzed. One of the main issue was appropriate dispersion
of nanoadditives in polymer solution and determination of
their influence on polymer viscosity. The size distribution of
nanoparticles in PLDL matrix obtained using the dynamic
light scattering method indicates that the size of nanopar-
ticles is close to the data provided by the producer, it is
a prove of their proper dispersion. The presence of well-
dispersed nanoparticles in the PLDL matrices increase of
tensile strength and Young’s modulus in comparison with
the pure PLDL. Both carbon nanotubes and nanosilica in-
side polymeric nanocomposites stimulated osteoblast-like
cells to growt, and proliferation but in the lower degree than
pure PLDL. The mechanism of interaction between surface
of nanocomposites and MG63 cell and parameters which
influence on behaviour of osteoblast cells are unknown so
the future study is necessary for better understanding of
these processes.
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Streszczenie

W pracy badano wptyw starzenia na wtasciwosci
polimerowego cementu kostnego. Proces starzenia
cementu kostnego realizowano poprzez zastosowa-
nie naswietlania promieniami rentgenowskimi oraz
moczenia w roztworze Ringera. Przeprowadzono
badania statycznego Sciskania i zginania zgodnie z
wymogami normy ISO 5833 oraz badania zmecze-
niowe niskocyklowe. Na podstawie badarn zmecze-
niowych opracowano krzywe cyklicznego petzania i
charakterystyke dynamicznego modutu sprezystosci.
Po starzeniu cementu kostnego stwierdzono spadek
wytrzymatosci na zginanie odpowiednio po naswietla-
niu promieniami rtg i moczeniu w roztworze Ringera o
23% i 0 32% a modutu sprezystosci na zginanie o 20%
i 0 21%. Wytrzymatosc na $ciskanie cementu kostnego
po promieniowaniu rtg spadta o 4% a po moczeniu w
roztworze Ringera wzrosta o 9%. Modut sprezystosci
wzrést o 7% po starzeniu w $rodowisku wodnym a
po promieniowaniu rtg pozostat bez zmian. Zaob-
serwowano rowniez wptyw starzenia na witasciwoSci
lepkosprezyste cementu kostnego po promieniowaniu
rtg. Stwierdzono wzrost dynamicznego modutu spre-
zystosci cementu kostnego oraz uzyskanie mniejszych
odksztatcen podczas pefzania.

Stowa kluczowe: cement kostny, starzenie, promie-
niowanie rtg, roztwor Ringera, zmeczenie niskocyklo-
we, wiasciwosci lepkosprezyste

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 4-9]

Wprowadzenie

Jednym z wielu stosowanych w medycynie biomateriatéw
jest cement polimerowy na osnowie PMMA. Materiat ten
znalazt szczegdlne zastosowanie w ortopedii, a dokfadnie
w endoprotezoplastyce stawow: biodrowego i kolanowego.
Stuzy on bowiem do stabilnego mocowania endoprotezy w
kosci [1,2]. Pemni on réowniez funkcje materiatu posredniego,
ktory przenosi obcigzenia z implantu na kos¢ [3,4].

Cement chirurgiczny to samopolimeryzujgca masa akry-
lowa, sktadajgca sie z komponentu proszkowego (gtéwnym
sktadnikiem jest polimer PMMA) i komponentu cieklego
(gtéwnym sktadnikiem jest monomer MMA), ktére po wy-
mieszaniu tworzg lepkg mase. Pozwala to na formowanie i
umieszczenie cementu wewnagtrz kanatu kosci [3].

Cementom akrylowym stosowanym w ortopedii stawiane
sg liczne wymagania, takie jak: odpowiednia sprezystosc,
wysoka wytrzymato$¢ zmeczeniowa, odpornosc¢ na pekanie,
zdolnos¢ do ttumienia drgan, odpornos¢ na Scieranie i bioto-
lerancja. Liczne wady w postaci: wysokiej kruchosci, matej
wytrzymatosci zmeczeniowej, toksycznosci, wysokiej tem-
peratury polimeryzacji, skurczu 1-5%, porowatosci 1-10%
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TO AGEING OF THE POLYMER
SURGICAL CEMENT
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Abstract

The paper describes the research into the influence
of ageing on the properties of the polymer surgical
cement. The process of ageing of the surgical cement
was performed using X-ray radiation and soaking in
Ringer’s solution. The studies of static compression
and bending in compliance with ISO 5833 require-
ments and low-cycle fatigue tests were carried out.
Based on the fatigue tests performed, the curves
of cyclic creep were obtained and characteristics of
dynamic elasticity modulus developed. After ageing of
the surgical cement, a decrease of bending strength
was identified after X-ray radiation and soaking in
Ringer’s solution, by 23% and 32% respectively,
while the modulus of bending elasticity by 20% and
21%. Compression strength of surgical cement after
X-ray radiation decreased by 4%, and increased by
9% after soaking in Ringer’s solution. The modulus of
compression elasticity increased by 7% after ageing
in a wet environment, while after X-ray radiation it
remained almost unchanged. Also, the influence of
ageing on viscoelastic properties of surgical cement
after X-ray radiation was observed. A decrease in the
dynamic elasticity modulus of surgical cement was
identified, while the deformations obtained during
creep were smaller.

Keywords: surgical cement, ageing, X-ray radiation,
Ringer’s solution, low-cycle fatigue, viscoelastic
properties

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 4-9]

Introduction

Polymer cement on the PMMA matrix belongs to a
number of biomaterials applied in medicine. The material
has found numerous applications particularly in orthoped-
ics, specifically in plastic endoprothesis treatment of hip
and knee joint. It serves to obtain a stable fixation of an
endoprosthesis in the bone [1,2]. It serves also the function
of an intermediate material transferring load from the implant
onto the bone [3,4]. Surgical cement is a self-polymerizing
acrylic mass which consists of a powder component (PMMA
polymer is its main component) and liquid component (MMA
monomer is its main component), which form viscous mass
after mixing. That enables forming and putting cement inside
the bone canal [3].

Acrylic cements applied in orthopedics are confronted
with numerous requirements, such as: suitable elastic-
ity, high fatigue strength, resistance to cracking, ability of
vibration damping, abrasive resistance and biotolerance.
A number of drawbacks, such as: high brittleness, low
fatigue strength, toxicity, high polymerization temperature,
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powodujg obluzowania protezy i pojawienie sie produktow
zuzycia wywotujgcych lokalne zapalenie i osteolize [2-4].

Cement kostny znajdujacy sie w organizmie pacjenta w
wyniku dtugotrwatego dziatania wielu czynnikéw podlega
procesowi starzenia prowadzgcego do pogorszenia jego
wiasciwosci uzytkowych. W wyniku procesu starzenia w
cemencie kostnym zachodzg nieodwracalne zmiany struktu-
ralne, takie jak sieciowanie, utlenianie, zmniejszenie ciezaru
czgsteczkowego czy zmiana sktadu chemicznego [5].

W pracy podjeto prébe oceny sklonnosci do starzenia
cementu kostnego poprzez zbadanie jego charakterystyk
mechanicznych w warunkach oddziatywania obcigzen
statycznych i dynamicznych. Starzenie cementu kostnego
Biomet Plus realizowano poprzez moczenie prébek w
roztworze Ringera o temperaturze 37°C oraz naswietlanie
promieniami rtg. Oceniono w ten sposob, jakie zmiany
mechaniczne zachodzg w cemencie kostnym znajdujgcym
sie w organizmie pacjenta podczas jego aktywnosci rucho-
wej, jak rowniez na skutek wielokrotnego przeswietlania
sztucznego stawu.

Materiat i metodyka badan

Badania w pracy przeprowadzono na cemencie kostnym
0 nazwie fabrycznej Biomet Plus, stosowanym w praktyce
klinicznej do kotwiczenia endoprotez stawu biodrowego.
Z cementu tego przygotowano probki do badania pod-
stawowych witasciwosci mechanicznych oraz do badan
zmeczeniowych niskocyklowych. Probki do badan zmecze-
niowych wykonano metodg prézniowego mieszania, probki
do statycznego zginania metodg recznego mieszania, a
probki do statycznego $ciskania wycieto z gtow prébek
zmeczeniowych.

Wszystkie probki podzielono na trzy grupy. Pierwszg
grupe probek moczono w roztworze Ringera o temperaturze
37°C przez okres 5 tygodni. Druga grupe probek naswietlono
promieniami rtg w warunkach odpowiadajgcych przeswiet-
laniu pacjentéw. Prébki z tej grupy poddano jednoczesnie
ekspozycji na promieniowanie rtg 5-krotnie w odstepach
jednodniowych (tgcznie 20 ekspozycji na kazdg probke) z
odlegtosci 1 m. Zastosowano dawki: 10 razy 75kV/25mAs
oraz 10 razy 77kV/32mAs. Sg to $rednie warunki usta-
wiane do wykonywania zdje¢ rtg stawu biodrowego po
protezoplastyce catkowitej. Ekspozycja wykonywana byta
na prébki, pomiedzy ktérymi a lampa rtg umieszczona
byta warstwa wody o grubosci 3 cm w woreczku foliowym,
imitujgca pochtanianie promieni rtg przez tkanki cztowieka.
Trzecig grupe prébek pozostawiono w stanie wyjsciowym,
nie poddajac procesowi starzenia. Badania podstawowych
wiasciwosci mechanicznych przeprowadzono zgodnie z
norma ISO 5833.

Statyczng probe Sciskania przeprowadzono na probkach
w ksztafcie walca o wymiarach 12x6 mm. Prébe Sciskania
przeprowadzono z predkoscig obcigzania 10 mm/min na
maszynie Instron 4469. Na podstawie wynikow badan
wyznaczono wytrzymatos¢ na sciskanie R, cementu kost-
nego oraz modut sprezystosci E, przy $ciskaniu. Probe
trojpunktowego zginania przeprowadzono na prébkach o
wymiarze 3,3x10x50 mm z predkoscig obcigzenia 5Smm/min,
przy rozstawie podpor 40 mm na maszynie Instron 4469.
Na podstawie wynikdw badan wyznaczono wytrzymatosé
na zginanie Rg oraz modut sprezystosci Eg przy zginaniu
cementu kostnego.

Przeprowadzono takze badania zmeczeniowe niskocy-
klowe cementu kostnego Biomet Plus, gdyz zniszczenie
cementu kostnego odbywa sie podczas ruchu cztowieka pod
wptywem cyklicznego dziatania zmian obcigzen o duzych
wartosciach. Mozna zatem okresli¢ zjawisko zmeczenia

shrinkage of 1-5%, 1-10% porosity, result in loosening of
prostheses and production of remains, causing local inflam-
mations and osteolysis [2-4].

Surgical cement in a patient’'s organism is subject to
ageing, as a result of a long-term operation of a number
of factors which lead to deterioration of its operational
properties. Ageing results in irreversible structural changes
in the surgical cement, such as cross-linking, oxidation,
decrease of molecular weight and change in its chemical
composition [5].

This paper attempts to evaluate the susceptibility of the
surgical cement to ageing by the study of its mechanical
characteristics, in the conditions of static and dynamic load.
Ageing of the Biomet Plus surgical cement was performed by
soaking the samples in Ringer’s solution, at a temperature of
37°C and X-ray radiation. The evaluation enabled identifying
the kind of mechanical changes proceeding in the bone ce-
ment in a patient’s organism during motor activity, and also
as a result of multiple X-rays of the artificial joint.

Material and research methodology

The material for the research was surgical cement of the
manufacturer’s name Biomet Plus, used in clinical practice
to fix hip joint endoprostheses. Samples of the surgical ce-
ment were used in the study of basic mechanical properties
and low-cycle fatigue tests. Samples for fatigue tests were
fabricated by means of vacuum mixing, those for static bend-
ing by manual stirring, and samples for static compression
tests were cut off from the heads of fatigue samples.

All samples were divided into three groups. The first
group were soaked in Ringer’s solution, at a temperature
of 37°C, over a period of 5 weeks. The second group of
samples were exposed to X-ray radiation in conditions
corresponding to patients’ X-rays. Those samples were
also exposed to X-ray five times, at 1-day intervals (a total
of 20 exposures for each sample) from a distance of 1 m.
The following doses were applied: 10 times 75kV/25mAs
and 10 times 77kV/32mAs. These are average conditions
prescribed to perform X-ray images of hip joint after a total
plastic endoprosthesis treatment. Between the samples
under exposure, there was a 3 cm layer of water, put in a
plastic bag to imitate the absorption of X rays by the human
tissues. The third group of samples was preserved in their
initial state, without being exposed to ageing. Studies of the
basic mechanical properties were performed in compliance
with 1ISO 5833.

The cylinder-shape samples of 12x6 mm dimensions
were subjected to static compression test. The compression
test with load velocity of 10 mm/min was performed using
Instron 4469 device. The results obtained enabled determin-
ing compression strength R, of surgical cement and elasticity
modulus E, during compression. A three-point bending test
was performed on samples of 3.3x10x50 mm dimensions,
with load velocity of 5mm/min, with 40 mm spacing of sup-
ports, using Instron 4469. Based on the results, bending
strength R, and elasticity modulus E; during compression
of surgical cement were obtained.

Also low-cycle fatigue tests of surgical cement Biomet
Plus were carried out, since failure of the surgical cement
takes place during motor activities of the human organism,
as the effect of cyclic changes of high values of load. The
fatigue of surgical cement can be therefore described as the
fatigue within the range of a small number of cycles. The
fatigue tests were conducted on a servo-hydraulic machine,
MTS-810, with the regulation of deformation. An extension
meter with a measurement base of 25 mm was used. The ma-
chine is equipped with a digital control system, TestSTAR II.
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cementu kostnego jako zmeczenie w zakresie matej liczby
cykli. Badania zmeczeniowe przeprowadzono na maszynie
serwohydraulicznej MTS-810 przy sterowaniu odksztai-
ceniem. Wykorzystano ekstensometr o bazie pomiarowej
25 mm. Maszyna wyposazona jest w system cyfrowego
sterowania Test STAR Il. W celu zapewnienia doktadnego
zbierania wartosci sity i odksztatcenia badania realizowane
byly przy wykorzystaniu programu TestWARE SX. Zmiane
obcigzenia zamodelowano cyklem trojkatnym o czestotli-
wosci 0,25 Hz. Cykliczne obcigzanie prébek realizowano w
zakresie dziatania naprezen rozciggajacych o wartosciach
zmieniajacych sie od zera do 17 MPa. Do badan zastoso-
wano probki o przekroju kotowym i $rednicy 10 mm.

Na podstawie uzyskanych wynikow badan zmeczenio-
wych —wykresoéw zaleznosci naprezenia od odksztatcenia w
postaci petli histerezy, wyznaczono dla kazdej petli metodg
siecznej dynamiczny modut sprezystosci E,. Odczytane
wartosci dynamicznego modutu sprezystosci postuzyty w
dalszej kolejnosci do wyznaczenia jego przebiegu w funk-
cji liczby cykli zarejestrowanej do zniszczenia prébek. Na
podstawie wykreséw petli histerezy opracowano takze wy-
kresy krzywych cyklicznego petzania. Wykonano je poprzez
odczyt odksztatcen granicznych dla kazdej petli, wigzac je
zaleznoscig w czasie. Dla tak uzyskanych krzywych peiza-
nia wyznaczono z prostoliniowej czesci wykresu, czyli dla
ustalonego etapu petzania predkos$¢ petzania. Liniowg za-
lezno$¢ pomiedzy odksztatceniem przy petzaniu a czasem
oszacowano metodg regresji.

Wyniki i dyskusja

Otrzymane wyniki z préb statycznego Sciskania i zginania
prébek cementu pokazano na RYSUNKACH 1-4. Poziomag
linig oznaczono zakres, powyzej ktérego powinna miesci¢
sie dana wartos¢ okreslonej wtasciwosci mechanicznej
zgodnie z normg ISO 5833. Wedtug normy ISO 5833
wytrzymatos¢ na zginanie powinna wynosi¢ wigcej niz 50
MPa. Modut sprezystosci na zginanie powinien by¢ wiekszy
od 1800 MPa, a wytrzymatos$¢ na Sciskanie wieksza od 70
MPa [6]. Na podstawie uzyskanych wynikéw badan widac,
ze wartosci badanych wiasciwosci mechanicznych mieszczg
sie w standardach okreslonych przez norme ISO 5833.

Na podstawie wykresu (RYS. 1) mozna stwierdzi¢, ze
cement Biomet Plus po starzeniu w srodowisku roztworu
Ringera ma wytrzymatos$¢ na sciskanie wiekszg o0 9% niz w
stanie wyjsciowym (wzrost z R.=95,87 MPa do R.=104,05
MPa). Natomiast po promieniowaniu rtg wytrzymatosc
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RYS. 1. Wytrzymato$sé na sciskanie cementu
kostnego Biomet Plus w stanie wyjsciowym i po
starzeniu.

FIG. 1. Compression strength of the Biomet Plus
cement in its initial state and after ageing.

In order to ensure precise measurement of all values of
force and deformation, the tests were carried out using the
TestWARE SX software. A change of load was modelled with
a triangular cycle of 0.25 Hz frequency. The cyclic load of
the samples was carried out in the range of tensile stresses
of values varying from 0 to 17 MPa. Samples with a circular
section were used in the study, 10 mm in diameter.

Based on the results of fatigue tests obtained, that is,
diagrams illustrating dependence of stress on deformation
in a form of hysteresis loop, the dynamic elasticity modulus
E, was determined for each loop, using secant method. The
values identified of the dynamic elasticity modulus were
used further on to determine its course, as a function of the
number of cycles recorded, used for destruction of samples.
Based on the diagrams of hysteresis loop, also the curves
of cyclic creep were elaborated. They were obtained by the
reading of threshold deformations for each loop, connecting
them with time dependency. For the creep curves obtained,
the creep rate was determined based on the rectilinear part
of the diagram, that is, the creep rate for the prescribed stage
of creep. The linear dependency between creep deformation
and time was estimated using the regression method.

Results and discussion

The results obtained from static compression tests
and bending of the cement are shown in FIGURES 1-4.
The horizontal line illustrates the range above which a
given value of a particular mechanical property should fall
within in compliance with ISO 5833. According to ISO 5833,
bending strength should exceed 50 MPa. The modulus of
bending elasticity should be higher than 1800 MPa, while
compression strength should exceed 70 MPa [6]. The
research results revealed that the values of mechanical
properties investigated are within the standards specified
by ISO 5833.

Based on the diagram (FIG.1), it can be stated that com-
pression strength of the Biomet Plus cement after ageing
in Ringer’s solution is higher than 9% relative to its initial
state (an increase from R,;=95.87 MPa to R,=104.05 MPa).
However, after X-ray radiation, its compression strength
decreases by 4% (from R.=95.87 MPa to R.=92.35 MPa),
which proves the material’s higher brittleness than after
soaking in Ringer’s solution and in its initial state. Prob-
ably, the monomer released from the material under the
influence of X-ray radiation evaporated, causing brittleness
of the surgical cement, while a wet environment, such as
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RYS. 2. Modut sprezystosci na sciskanie cementu
kostnego Biomet Plus w stanie wyjsciowym i po
starzeniu.

FIG. 2. Modulus of compression elasticity of surgi-
cal cement Biomet Plus in its initial state and after
ageing.
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RYS.3. Wytrzymatos¢ na zginanie cementu kostnego
Biomet Plus w stanie wyjSciowym i po starzeniu.
FIG. 3. Bending strength of surgical cement Biomet
Plus in its initial state and after ageing.
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RYS. 5. Dynamiczny modut sprezystosci w funkcji
liczby cykli dla cementu Biomet Plus w stanie wyj-
sciowym i po starzeniu.

FIG. 5. Dynamic elasticity modulus as a function
of number of cycles for the Biomet Plus surgical
cement in its initial state and after ageing.

ta ulegta obnizeniu o0 4% (z R.=95,87 MPa do R.=92,35
MPa), co swiadczy o tym, iz materiat byt bardziej kruchy,
niz po moczeniu w roztworze Ringera i w stanie wyjscio-
wym. Prawdopodobnie monomer, ktory wydzielit sie w
materiale pod wptywem dziatania promieniowania ulegt
odparowaniu powodujgc, iz cement kostny stat sie kruchy.
Natomiast srodowisko wodne (roztwér Ringera) wywotato
efekt uplastycznienia. Wang [7] stwierdzit, ze wigksza ilo$¢
monomeru wydziela sie w przypadku prébek przechowywa-
nych w srodowisku wodnym. Wigze sie to albo z procesem
jego wyptukiwana albo z zachodzeniem dalszego procesu
polimeryzacji. Wzrost wytrzymatosci na $ciskanie cementu
kostnego po starzeniu w srodowisku wodnym, jakim byta
woda potwierdzit Wang [7] stwierdzajac, iz wzrost wytrzy-
matosci R, spowodowany byt uwalnianiem monomeru dzia-
tajgcego jak plastyfikator. Modut sprezystosci na $ciskanie
(RYS. 2) dla cementu Biomet Plus nieznacznie, bo o 7%
wzrést po moczeniu w roztworze Ringera (z E,;=2399,2
MPa do E,=2573,5 MPa), natomiast po promieniowaniu rtg
pozostat prawie bez zmian (wzrost o 0,08% z E.=2399,2
MPa do E.=2401,5MPa). Wynika z tego, ze wptyw tych
srodowisk starzgcych na modut sprezystosci na sciskanie
jest znikomy.

Z RYS. 3 wida¢, ze wytrzymatos¢ na zginanie dla ce-
mentu Biomet Plus zmalata po promieniowaniu rtg o 23%
(z Ry=75,36 MPa do R,=58,63 MPa) a po moczeniu w
roztworze Ringera o 32% ( z R,;=75,36 MPa do R,=51,16
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RYS. 4. Modut sprezystosci na zginanie cementu
kostnego Biomet Plus w stanie wyjsciowym i po
starzeniu.

FIG. 4. Modulus of bending elasticity of surgical
cement Biomet Plus in its initial state and after
ageing.
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RYS. 6. Krzywe cyklicznego petzania dla cementu
Biomet Plus w stanie wyjsciowym i po starzeniu.
FIG. 6. Cyclic creep curves for surgical cement
Biomet Plus in its initial state and after ageing.

Ringer’s solution, resulted in plasticization. Wang [7] af-
firmed that a greater amount of monomer is released in the
case of samples stored in a wet environment. That is either
connected with the process of its rinsing out or with further
process of polymerization. An increase of compression
strength of the surgical cement after ageing in a wet envi-
ronment (water) was confirmed by Wang [7] stating that an
increase in strength R, was brought about by the monomer
released, having an effect of a plastifier. The modulus of
compression elasticity (FIG. 2) for the Biomet Plus cement
increased slightly, by 7%, after soaking in Ringer’s solution
(from E,=2399.2 MPa to E.=2573.5 MPa), whereas after
X-ray radiation it remained almost unchanged (an increase
by 0.08%, from E ,=2399.2 MPa to E_.=2401.5MPa). It results
from the above that the influence of the ageing environments
on the modulus of compression elasticity is scarce.

FIG. 3. illustrates that after X-ray radiation, bending
strength for cement Biomet Plus decreased by 23% (from
R,=75.36 MPa to R,=58.63 MPa), while after soaking in
Ringer’s solution —by 32% ( from R,=75.36 MPa to R,=51.16
MPa) relative to the initial state of the material. The value of
bending strength of the surgical cement soaked for a week’s
time at a temperature of 37°C, which decreased by 13%, has
been confirmed in Liu’s paper [8]. Kudoh [9] has confirmed
a decreased bending strength under the influence of proton
and radiation. Irrespective of the type of radiation, after the
exposure of PMMA cement, disintegration of the polymer
chain occurs. The result of the disintegration is a decrease
in molecular mass and occurrence of the products of disin-
tegration which include monomer, hydrogen, carbon dioxide,
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MPa) w stosunku do materiatu w stanie wyjsciowym. Spadek
wytrzymatosci na zginanie o 13% cementu kostnego moczo-
nego przez okres tygodnia w temperaturze 37°C potwierdzit
w swojej pracy Liu [8]. Spadek wytrzymatosci na zginanie
pod wptywem dziatania promieniowania protonowego iy
potwierdzit Kudoh [9]. Bez wzgledu na rodzaj dziatajgcego
promieniowania po naswietlaniu cementu PMMA nastepuje
rozpad fancucha polimerowego. W wyniku rozpadu taricucha
nastepuje spadek masy czgsteczkowej oraz powstajg pro-
dukty rozpadu zawierajgce monomer, wodor, dwutlenek we-
gla, metan i propan [10-11]. Modut sprezystosci na zginanie
dla cementu Biomet Plus po promieniowaniu rtg zmniejszyt
sie 0 33% (z E;=3018,65 MPa do E;=2029,16 MPa) a po
moczeniu w roztworze Ringera 0 40% (z E,=3018,65 MPa
do E;=1810,2 MPa) (RYS. 4). W pracy [12] stwierdzono, iz
absorpcja wody powoduje obnizenie modutu sprezystosci
na zginanie zarowno w temperaturze pokojowej, jak i w tem-
peraturze organizmu. Oznacza to, iz po starzeniu nastgpit
wzrost plastycznosci cementu w wyniku wydzielajgcego sie
monomeru. Liu [8] w swojej pracy stwierdzit rowniez spadek
wartosci modutu sprezystosci na zginanie 0 52% po mocze-
niu prébek w wodzie o temperaturze 37°C w poréwnaniu do
temperatury pokojowe;.

Na podstawie wykresu przebiegu zmiany dynamicz-
nego modutu sprezystosci w funkgiji liczby cykli (RYS. 5)
dla cementu kostnego Biomet Plus mozna stwierdzic, iz
najwiekszg wartos¢ modutu dynamicznego posiadat ce-
ment po naswietlaniu promieniowaniem rentgenowskim a
najmniejszg w stanie wyjsciowym. Zatem promieniowanie
rtg ograniczyto odksztatcalno$¢ tego cementu, jak rowniez
spowodowato, iz cement ten stat sie kruchy, co potwierdza
sie na wykresie krzywych petzania (RYS. 6-7). Z kolei ce-
ment kostny po moczeniu w roztworze Ringera wykazuje
wyzszg warto$¢ dynamicznego modutu sprezystosci w
porownaniu do cementu w stanie wyjsciowym, ale nizszg
niz po promieniowaniu rtg. W zwigzku z tym wida¢, ze
srodowisko starzejgce, jakim byt roztwér Ringera rowniez
ograniczyto odksztatcalno$¢ tego cementu w warunkach
obcigzen zmiennych.

Na RYS. 6 przedstawiono krzywe cyklicznego petzania
cementu kostnego Biomet Plus w stanie wyjsciowym i po
starzeniu w Srodowisku roztworu Ringera, jak i po naswietla-
niu promieniowaniem rtg. Dla krzywej cyklicznego petzania
cementu w stanie wyjsciowym oraz po promieniowaniu rtg
obliczono szybkos¢, z jakg badany cement petzat. Szybkos¢
petzania wyznaczono dla prostoliniowej czesci wykresu. Na
RYS. 7 przedstawiono te same krzywe cyklicznego petza-
nia, ale z wyznaczonymi predkosciami petzania

methane and propane [10-11]. The modulus of bending
elasticity for the Biomet Plus cement decreased by 33%
after X-ray radiation (from E,=3018.65 MPa to E;=2029.16
MPa) and by 40% after soaking in Ringer’s solution (from
E,=3018.65 MPa to E,=1810.2 MPa) (FIG. 4). It was found
in paper [12] that an absorption of a wet environment causes
a decrease of the modulus of bending elasticity in both
room temperature and temperature of a human organism.
It means that the plasticity of cement increased after ageing
as a result of the monomer released. Liu [8] also identified a
decrease of the modulus of bending elasticity by 52% after
soaking the samples in water at a temperature of 37°C, in
comparison with room temperature.

On the basis of the diagram illustrating the course of
change of the dynamic elasticity modulus as a function of
number of cycles (FIG. 5) for the Biomet Plus surgical ce-
ment, it can be assumed that the surgical cement after X-ray
radiation had the highest value of the dynamic modulus, the
lowest being that in its initial state. Therefore, X-ray radiation
reduced deformability of the cement and caused its brittle-
ness, which is confirmed in the diagram reflecting creep
curves (FIG. 6-7). Surgical cement after soaking in Ringer’s
solution demonstrates a higher value of the dynamic elas-
ticity modulus when compared to the cement in its initial
state, which is lower after X-ray radiation. Therefore, the
ageing environment, such as Ringer’s solution in the study
discussed, also reduced the deformability of the cement in
the conditions of variable load.

FIG. 6. presents the curves of cyclic creep for the Bi-
omet Plus surgical cement in its initial state, after ageing
in Ringer’s solution and after X-ray radiation. For the cyclic
creep curve of the cement in its initial state and after X-ray
radiation, its creep rate was calculated. The creep rate was
determined for the rectilinear part of the diagram. FIG. 7
shows the same curves of cyclic creep, but with the creep
rates determined at the initial stage. It was therefore pos-
sible to compare the creep rates for all cements. It can be
therefore concluded that the creep rate of the Biomet Plus
surgical cement was lower than after X-ray radiation rela-
tive to the cement in its initial state. After ageing in Ringer’s
solution, the creep rate of the cement was higher. Therefore,
the ageing of surgical cement by means of X-ray radiation re-
duced its capability of cyclic deformation, and thus limited its
viscoelastic properties. As quoted in the literature [7-8], after
ageing of the material in a wet environment, its viscoelastic
properties enhance, while a higher creep rate of the surgical
cement is observed in the temperature of a human organism

than in room

w poczgtkowym etapie. Dzigki temu mozliwe byto - temperature.
poréwnanie predkosci petzania dla wszystkich The results of
cementow. Na tej podstawie mozna stwierdzi¢, iz LT TN cyclic creep
w poczgtkowym etapie petzania cement kostny | 7 118 — of the cement
Biomet Plus petzat wolniej po naswietlaniu pro- | & i obtained in
mieniowaniem rtg w stosunku do cementu w stanie | ¥ 4 y4- this study are
wyjéciowym. Cement po starzeniu w roztworze | & — ¥ therefore in
Ringera pelzat szybciej. Zatem starzenie cementu ; R TR | 5 accordance
kostnego poprzez naswietlanie promieniami rtg | 11 LG AT R with the ten-
ograniczyto zdolnosé do cyklicznego odksztatcania | © et U R B dencies of
sie tego materiatu, a tym samym ograniczyto jego ] : changes of the
wiasciwosci lepkosprezyste. Zgodnie z literaturg : el nix LLi 113 | creep process
[7-8], po starzeniu materiatu w $rodowisku mo- S 4PADE, Kl of cement af-

krym, wzrastajg wtasciwosci lepkosprezyste oraz
w temperaturze organizmu obserwuje sie wyzszg
szybkosc¢ petzania cementu kostnego niz w tempe-
raturze pokojowej. Uzyskane zatem w pracy wyniki
badan cyklicznego petzania cementu sg zgodne z
tendencjami zmian procesu petzania cementu po
starzeniu prezentowanymi w literaturze.

RYS. 7. Krzywe cyklicznego petzania dla cementu
Biomet Plus w stanie wyjsciowym i po starzeniu z
wyznaczonymi predkosciami petzania w poczatko-
wym etapie.

FIG. 7. Cyclic creep curves for the Biomet Plus sur-
gical cement in its initial state and after ageing with
creep rates determined at the initial stage.

ter ageing,
presented in
the literature.
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Whioski

Na podstawie przeprowadzonych badan statycznych
stwierdzono, iz wszystkie badane wtasciwosci mecha-
niczne cementu kostnego Biomet Plus zarbwno w stanie
wyjsciowym jak i po starzeniu mieszczg sie w standardach
okres$lonych w normie ISO 5833. W wyniku starzenia
cementu kostnego w roztworze Ringera i po naswietlaniu
promieniowaniem rtg nastgpito:

- zmniejszenie wytrzymatosci na zginanie i modutu spre-
zystosci na zginanie,

- zmniejszenie wytrzymatosci na $ciskanie po promie-
niowaniu rtg,

- wzrost wytrzymatosci na Sciskanie po moczeniu w
roztworze Ringera,

- wzrost modutu sprezystosci na sciskanie po moczeniu
w roztworze Ringera.

Przeprowadzone badania zmeczeniowe niskocyklowe
polimerowego cementu kostnego wykazaty:

- ograniczenie sktonnosci cementu do cyklicznego pet-
zania po promieniowaniu rtg,

- wzrost szybkosci cyklicznego pefzania cementu w
warunkach podwyzszonej temperatury (organizmu) i w
$srodowisku  mokrym (roztwér Ringera),

- wzrost dynamicznego modutu sprezystosci cementu w
wyniku procesoéw starzenia.
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Conclusions

On the basis of the static tests performed it was found
that all the investigated mechanical properties of the Biomet
Plus surgical cement, both in its initial state and after age-
ing, are within the standards specified by ISO 5833. Ageing
of the surgical cement in Ringer’s solution and after X-ray
radiation resulted in:

- decreased bending strength and the modulus of bend-
ing elasticity,

- decreased compression strength after X-ray radia-
tion,

- increased compression strength after soaking in Ring-
er’s solution,

- increased modulus of compression elasticity after soak-
ing in Ringer’s solution.

The low-cycle fatigue tests of the polymer surgical ce-
ment revealed:

- reduced susceptibility of the cement to cyclic creep
after X-ray radiation,

- increased cyclic creep rate of the cement in the condi-
tions of an increased temperature (of the organism) and in
a wet environment (Ringer’s solution),

- increased dynamic elasticity modulus of the cement as
a result of the processes of ageing.
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Streszczenie

Polepszenie wtasciwosci biomateriatow uzyskuje
sie poprzez rézne modyfikacje ich powierzchni. Za-
gadnienie to dotyczy tez tytanu i jego stopow, mimo
tego, ze tytan uznawany jest za jeden z najlepszych
materiatdw przeznaczonych na implanty dtugocza-
sowe. Celem badan przedstawianych w tej publikacji
byto okreslenie wptywu dwoch technik modyfikacji
powierzchni tytanu na jego witasciwos$ci korozyjne w
roztworze Ringera. Wybrane techniki to wygrzanie
temperaturowe tytanu w dwéch temperaturach 400°C
i 800°C oraz naniesienie na powierzchnie tytanu war-
stwy TiO, zanurzeniowg metodg zol - zel i wygrzanie
w tych samych temperaturach jak tez i potgczenie
technik - wstepnego wygrzania w 400°C, a nastep-
nie naniesienia warstwy TiO, i wygrzania rowniez w
400°C. Uzyskane wynik pozwolity na stwierdzenie,
ze wszystkie wykonane modyfikacje tytanu GR2
polepszajg jego odpornosc korozyjng w zakresie
potencjatow do ok.1,3 V. Powyzej tego potencjatu
lepsze wtasciwosci korozyjne dajg modyfikacje prze-
prowadzone w temperaturze 800°C.

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 10-15]

Wprowadzenie

Zagadnienie biomateriatéw przedstawiane jest szeroko w
monografiach wydanych zaréwno w jezyku angielskim [1-3]
jak i w polskim [4]. Jednym z biomateriatow stosowanych
do wytwarzania implantéw dlugoczasowych jest tytan. Jego
bardzo dobra biokompatybilno$¢ zwigzana jest z duzg od-
pornoscig korozyjng. Cecha ta wynika z samorzutnego two-
rzenia sie pasywnej warstwy tlenkowej na jego powierzchni
w kontakcie z powietrzem. Niemniej Hanawa [5] pisze, ze
ptyny fizjologiczne zawierajgce czasteczki aminokwaséw
i protein zwigkszajg korozje implantu, szczegolnie wtedy,
gdy przejsciowo obniza sie pH srodowiska po wszczepieniu
implantu. Jednym ze sposobow zmniejszenia szybkosci
proceséw korozyjnych jest taka modyfikacja powierzchni,
ktorej efektem bedzie utworzenie stabilnej warstwy tlenko-
wej zabezpieczajgcej jony metalu przed przechodzeniem
do roztworu, a z drugiej strony zabezpieczenie metalu
przed bezposrednim atakiem gtéwnie jondw chlorkowych.
W pracy [5] Hanawa przedstawia model zachodzgcych
procesow zwigzanych z interakcjg jonow i czgsteczek z
warstwa tlenku tytanu bedgcag w kontakcie ze srodowiskiem
biologicznym.

CORROSION PROPERTIES OF
TITANIUM GR2 AFTER DIFFERENT
SURFACE MODIFICATIONS

Tapeusz Braszczyk', BARBARA BURNAT!, LEszek KLIMEK?,
HeNRYK ScHoLL!

TUNIVERSITY OF Lobz, FAcuLTY oF CHEMISTRY,
DEPARTMENT OF INORGANIC AND ANALYTICAL CHEMISTRY,
12 TAMKA STR., 91-403 Lobz, PoLAND

2TecHNICAL UNIVERSITY OF LoDz,

FacuLty oF MECHANICAL ENGINEERING,

DivisioN oF MATERIAL INVESTIGATION,

1/15 STEFANOWSKIEGO STR., 90-924 Lobz, PoLAND

* E-MAIL: TEBE@CHEMIA.UNI.LODZ.PL

Abstract

Improving of biomaterials’ properties is obtained by
different surface modifications. This problem is present
in titanium and its alloys, although titanium is known as
one of the best materials for long-term implants. The
aim of presented investigations was determination of
the influence of two surface modification techniques
on corrosion properties of titanium in Ringer’s solu-
tion. The first used modification technique was heat
treatment of titanium samples at two temperatures of
400°C and 800°C. The second one was deposition
of TiO, sol - gel layer heated at mentioned above
temperatures as well as combination of previous
heat treatment at 400°C and deposition of TiO, sol
- gel layer heated at 400°C. Obtained results showed,
that all performed titanium GR2 surface modifications
improve its corrosion resistance within potential range
up to ca. 1.3 V. Above this potential better corrosion
properties are given by surface modifications at tem-
perature of 800°C.

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 10-15]

Introduction

The problem of biomaterials is widely reported in mono-
graphs published both in English [1-3] and in Polish [4]. One
of the biomaterials used for long-term implants is titanium. Its
very good biocompatibility is joined with its good corrosion
resistance. This titanium feature results from spontaneous
formation of passive oxide layer on its surface in contact
with air. However Hanawa [5] reports, that physiological
solutions containing amino acids and proteins cause en-
largement of implant corrosion, especially when implantation
causes temporary reduction of environmental pH. One of
the methods to reduce the rate of corrosion processes is
such modification of the surface, which will produce a sta-
ble oxide layer protecting metal ahead of release of ions to
solution, and also protecting metal ahead of a direct attack
mainly chloride ions. In the paper [5] Hanawa presents a
model of processes joined with interaction of ions, molecules
and titanium dioxide layer being in contact with biological
environment.

The problem of surface modifications of titanium and
its alloys as biomaterials for implants was widely reported
by Wierzchon et al. [6]. The Authors enumerated following
surface modification techniques: glow discharge treatment,
thermal spraying, sol - gel method, multistage processes for
composite layers producing, ion implantation and anodic
oxidation. It should be also added thermal treatment [7,8].
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Zagadnienie modyfikacji powierzchni tytanu i jego
stopoéw jako biomateriatdow stosowanych do wytwarzania
implantow zostato szeroko opisane przez Wierzchonia i
inn. [6]. Wymieniane tam techniki modyfikacji to obrébki
jarzeniowe, natryskiwanie cieplne, metoda zol - zel, pro-
cesy wielostopniowe prowadzgce do wytwarzania warstw
kompozytowych, implantacja jonéw i anodowe utlenianie.
Nalezy do nich doda¢ jeszcze wygrzewanie temperaturowe
[7,8]. Réwniez szeroko omoéwit modyfikacje tytanu i jego
stopow w aspekcie zastosowan biomedycznych Liu i inn.
[9]. Podsumowujgc ten kroétki opis stanu literatury mozna
stwierdzi¢, ze zagadnienie modyfikacji powierzchni tytanu
jako biomateriatu jest ciggle otwarte.

Celem badan przedstawianych w tej publikacji byto
okreslenie wptywu dwoch technik modyfikacji powierzch-
ni tytanu na jego wtasciwosci korozyjne. Jako pierwszg
technike modyfikacji wybrano wygrzanie temperaturowe
tytanu w dwoch temperaturach 400°C i 800°C. Natomiast
jako drugg naniesienie na powierzchnie tytanu warstwy
TiO, zanurzeniowg metodg zol - zel i wygrzanie jej w wyzej
wymienionych temperaturach. Dodatkowo zbadano wptyw
potgczonych technik - wstepnego wygrzania w 400°C, a
nastepnie naniesienia warstwy TiO, i wygrzania rowniez w
400°C. Wybor tych temperatur zwigzany byt z doniesieniami
literaturowymi, ze w 400°C uzyskuje sie warstwe tlenkowg
amorficzng i/lub o strukturze anatazu, a w 800°C - o struk-
turze rutylu [10,11].

Materiaty i metodyka badan

Badane prébki wykonane byly z tytanu GR2 (BIBUS
METALSAG; ASTM 265 - 9901 GR.2) i miaty ksztalt ptytek o
wymiarach 12mm x 24mm x 2mm. Sktad chemiczny prébek
wg certyfikatu producenta przedstawia TABELA 1.

TABELA 1. Sklad chemiczny tytanu GR2 (%wag.).

TABLE 1. Chemical composition of titanium GR2 (%wt.).

Pierwiastek
Element N (0]
Zawartos¢
CanlEns 0.006 | 0.013 | 0.0002 | 0.05 | 0.120

Zanieczyszczenia

Impurities
<0.400

Also wide report on modifications of titanium and its alloys
for biomedical applications were done by Liu et al. [9].
Summing up this very short description of literature data it
can be stated that problem of titanium surface modification
is still open.

The aim of presented investigations was determination
of the influence of two surface modification techniques of
titanium on its corrosion properties. The first used modifi-
cation technique was heat treatment of titanium samples
at two temperatures of 400°C and 800°C. The second one
was deposition of TiO, sol - gel layer heated at mentioned
above temperatures. Additionally combination of previous
heat treatment at 400°C and deposition of TiO, sol - gel layer
heated at 400°C was also investigated. The choice of these
temperatures was associated with literature reports, that
oxide layer formed at 400°C is amorphous and/or of anatase
structure, whereas at 800°C it is of rutile structure [10,11].

Materials and methodology

Investigated samples were made of titanium GR2 (BIBUS
METALSAG; ASTM 265 - 9901 GR.2) and had a shape of
plates with dimensions 12 mm x 24 mm x 2 mm. Chemi-
cal composition of titanium samples according to producer
certificate is given in TABLE 1.

Surfaces of samples were grinded on abrasive paper
(SiC) grade 500-2000, next mechanically polished on
alumina slurry with grain of 0.3 um, washed with distilled
water, cleared with felt and cleaned in ultrasonic bath. After
cleaning in ultrasonic bath, the samples were cleared with
felt again, rinsed with ethanol and dried with argon. Such
prepared titanium samples were modified by different meth-
ods: thermal oxidation and also deposition of TiO, sol - gel
layer. For preparation of surfaces thermally oxidized in air,
the samples were heated in muffle furnace
at temperature of 400°C or 800°C for 1
hour. Titanium dioxide sol - gel layers were
deposited onto prepared samples from sol
Ti solution in which titanium (IV) isopropoxide
TiI[OCH(CH,),], (Sigma-Aldrich) was used

reszta | o TiO, precursor and HCI as catalyst ac-

balance

Powierzchnie prébek szlifowano recznie na papierze
Sciernym (SiC) o gradacji od 500 do 2000, nastepnie po-
lerowano mechanicznie na tlenku glinu o ziarnie 0,3 ym,
przemywano wodg destylowang, przecierano na filcu i
umieszczano w myjce ultradzwiekowej. Po czyszczeniu
w myjce powierzchnig probki przecierano na filcu, prze-
mywano alkoholem etylowym i suszono argonem. Tak
przygotowane probki byty nastepnie modyfikowane przez
termiczne utlenianie i nanoszenie warstwy TiO, metodg
zol - zel. Do pomiaréw na powierzchniach utlenionych
w powietrzu prébki wygrzewano w piecu muflowym w
temperaturach 400°C lub 800°C przez czas 1 godziny. Do
pomiaréw z warstwg TiO, naniesiong metodg zol - zel roz-
twor zolu przyrzadzano z prekursorem izopropylanu tytanu
(IV) Ti[OCH(CH,),], (Sigma-Aldrich) z katalizatorem HCI
wg preparatyki podanej w [12]. Prébki pokrywano jedng
warstwg zelu metodg zanurzeniowg z uzyciem dip - coatera
DCMono 75 (NIMA Technology). Szybkos¢ zanurzania i
wynurzania prébek wynosita 20 mmemin, a czas stabilizacji
po zanurzeniu wynosit 30 s. Naniesiong warstwe wstepnie
wygrzewano w temperaturze 100°C, a nastepnie przez
1 godzine w 400°C lub 800°C. Pomiary korozyjne przepro-
wadzono w odtlenionym argonem roztworze Ringera (NaCl
8,60 gedm3, KCI 0,300 gedm? i CaCl, bezw. 0,243 gedm-?)
[13] w stabilizowanej temperaturze 37°C (310 K).

cording to [12]. The samples were coated
by one layer of gel using dip - coater DCMono 75 (NIMA
Technology). The immersion and withdrawal speed was
20 mmemin', and time of holding the sample in sol was 30 s.
Deposited layer was dried preliminary at 100°C and then
heated at 400°C or 800°C for 1 hour. Corrosion measure-
ments were carried out in deoxygenated Ringer’s solution
(NaCl 8.60 g«dm, KCI 0.300 gedm and anhydrous CacCl,
0.243 gedm) [13] at stabilized temperature of 37°C (310 K).
These measurements were carried out in a glass electrolytic
cellin which investigated sample mounted using O-ring seal
with diameter of 9 mm (working area ca. 0.64 cm?) was a
working electrode, Pt foil was used as counter electrode,
and calomel electrode in saturated NaCl solution was used
as reference electrode (all potentials presented in this work
are given versus this electrode, E°=0.236 V vs. SHE).
Corrosion measurements were done using potentiostat /
galvanostat PGSTAT 30/1 (EcoChemie Autolab). Typical
measuring sequence included measurements of free cor-
rosion potential E_,, in open circuit, polarization resistance
Rp according to Stern - Geary’s method, electrochemical
impedance spectroscopic characteristic (EIS) as well as
anodic and cathodic branch of potentiodynamic character-
istic with polarization up to 9 V. Results presented in this
paper are averaged values obtained from measurements
of 3 samples. Surfaces of selected samples were analyzed
using scanning electron microscope Hitachi S 3000-N with
ThermoNoran EDS analyzer.
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Pomiary te wykonywano w szklanym naczynku elektroli-
tycznym, w ktérym elektrodg roboczg byta badana prébka
zamontowana z uzyciem okragtej uszczelki o Srednicy 9 mm
(powierzchnia robocza ok. 0,64 cm?), elektrodg pomocniczg
folia Pt, a elekirodg odniesienia elektroda kalomelowa w
nasyconym roztworze NaCl (wszystkie potencjaty w tej pracy
podawane sg wzgledem tej elektrody; E°=0,236 V wzgl.
NEW). Do wykonania pomiaréw uzywano potencjostatu /
galwanostatu PGSTAT 30/1 (EcoChemie Autolab). Typowa
sekwencja pomiarowa sktadata sie z pomiaru swobodnego
potencjatu korozyjnego E_,, w otwartym obwodzie, pomiaru
oporu polaryzacyjnego R, metodg Stern - Geary’ego, po-
miaru elektrochemicznej spektroskopowej charakterystyki
impedancyjnej (EIS) i pomiaru anodowej i katodowej gatezi
charakterystyki potencjodynamicznej z polaryzacjg do 9 V.
Przedstawiane w pracy wyniki sg usrednionymi wartoscia-
mi z pomiaréw 3 probek. Powierzchnie wybranych prébek
analizowano stosujgc skaningowy mikroskop elektronowy
Hitachi S 3000-N z analizatorem EDS ThermoNoran.

Wyniki i podsumowanie

Badaniom korozyjnym w odtlenionym roztworze Ringera
poddano prébki tytanu, ktérych powierzchnie modyfikowano

Results and summary

Corrosion measurements in deoxygenated Ringer’s
solution were carried out for titanium samples modified by
different methods: 1) heating at temperature of 400°C or
800°C in air, 2) deposition of TiO, sol - gel layer onto fresh
surface of titanium and heating at temperature of 400°C
or 800°C, 3) deposition of TiO, sol - gel layer onto earlier
heated at 400°C surface of titanium and then heating at
temperature of 400°C.

Corrosion potential E., in open circuit (OCP) was meas-
ured by registration of sample’s potential versus reference
electrode until stable value of this potential was occurred
- typical registration time was 2000 s. Obtained values of E,
for all mentioned above modifications of titanium samples
are presented in FIG. 1.

Analyzing the values of corrosion potential E.., for modi-
fied samples and samples without any modification (fresh
samples) it can be seen that the most shifted values in
positive direction (ca. 0.47 V) have samples heated at tem-
perature of 400°C in air. On the other hand the least shifted
value of Ecor (ca. 0.04 V vs. fresh sample) is observed in
case of samples earlier heated at 400°C with deposited TiO,
sol - gel layer heated at 400°C. The other values of E_,, are

w nastepujgcy sposob: 1) wy- o T
grzanie w temperaturach 400°C
lub 800°C w atmosferze otocze- |:1.1-
nia, 2) naniesienie na $wiezo
przygotowane probki warstwy |11+ g
TiO, metoda zol - zel i wygrzanie
ich w temperaturach 400°C lub |i..1
800°C i 3) wygrzanie probek w
temperaturze 400°C, a nastepnie fi-.2-
naniesienie warstwy TiO, metodg
zol - zel i wygrzanie réwniez w |l
temperaturze 400°C.

Potencjat korozyjny E., mie- |-
rzono w otwartym obwodzie
(OCP) rejestrujgc potencjat prob-
ki wzgledem elektrody odnie-

I..a

waiply 400 a0

also positively shifted from ca.
0.10 V for samples with TiO, sol
- gel layer heated at 400°C up to
ca. 0.26 V for samples heated at
800°C in air. Very weak influence

of all sol - gel modifications on

E... values requires particular
considerations.

Stern-Geary’s characteristics
were measured using potentio-
dynamic method with polarization
in potential range £20 mV around
Ecor with scan rate of 0.3 mVes™.
From these characteristics val-
Tio-43C ~o-a01 407 jues of polarization resistance R,

-T5i1.-4r] @nd corrosion current icor were

sienia az do uzyskania stabilnej
wartosci - z reguty stosowano
czas rejestracji 2000 s. Otrzyma-
ne potencjaty Ecor dla tytanu dla
wszystkich wymienionych wyzej
modyfikacji jego powierzchni
przedstawione sg na RYS. 1.

Analizujgc zmiany potencjatu korozyjnego E_,, prébek z
modyfikowang powierzchnig wzgledem probek bez zadnej
modyfikacji (Swiezych) wida¢, ze najwigksze przesuniecie
tego potencjatu w strone wartosci dodatnich wynoszgce ok.
0,47 V jest dla probek wygrzanych w temperaturze 400°C w
atmosferze otoczenia. Z kolei najmniejsze przesunigcie Ecor
wynoszgce ok. 0,04 V jest dla prébek, ktérych powierzchnia
modyfikowana byta przez wstepne wygrzanie w 400°C i
naniesienie warstwy TiO, metoda zol - zel oraz wygrzanie w
400°C. Pozostate zmiany E_., sg rowniez dodatnie i mieszczg
sie w przedziale od ok. 0,10 V dla prébek z warstwg TiO,
naniesiong metodg zol - zel i wygrzanych w 400°C do ok.
0,26 V dla prébek wygrzanych w 800°C w atmosferze oto-
czenia. Szczegodlng uwage nalezy zwrdoci¢ na bardzo maty
wptyw na potencjat E.., wszystkich modyfikacji powierzchni
z zastosowaniem metody zol - Zel.

Charakterystyki Stern-Geary’ego mierzono metodg po-
tencjodynamiczng w zakresie potencjatéw +20 mV wokot
potencjatu E.., z szybkoscig 0,3 mVes'. Z tych charaktery-
styk obliczono opory polaryzacyjne Rp oraz prady korozyjne
icor - przedstawione sg odpowiednio one na RYS. 2 i 3.

RYS. 1. Wplyw sposobu modyfikacji powierzchni
na potencjat E_, tytanu GR2.

FIG. 1. The influence of surface modification on
potential E_,, of titanium GR2.

obtained, which are gathered in
FIG. 2 and 3 respectively. There
were also values of corrosion rate
CR [mmeyear] calculated using
following formula [14]:
CR=Kig,p"*EW

where: K;=3.27-10° mmeg-pyA-'scmerok' (converting
constant), p=4.54 gecm (density of titanium), EW=11.97
(equivalent weight of titanium), i.., - corrosion current den-
sity [uAscm2]. Calculated values of CR are gathered on the
second axis on diagram presented in FIG. 3.

R, i,r and CR are mutual dependent therefore their
analysis may be done jointly. The maximum increase of
resistance R,, and simultaneously maximum decrease of
corrosion current icor and corrosion rate CR (over 31 times)
are observed for samples modified by heating at 400°C in
air. Surface modification via deposition of TiO, sol - gel layer
heated at 400°C, both onto fresh sample and previously
heated one at 400°C in air, results in 1.4+1.7 times changed
values of these parameters. Higher changes from ca. 4.2
to 8 times are observed for samples both with and without
sol - gel layer heated at 800°C.

Potentiodynamic characteristics were obtained in fol-
lowing polarization cycle E.,,-0.2V -9V — E.,.-0.2V
with scan rate of 1 mVes™. In FIG. 4 only anodic branches
of obtained potentiodynamic characteristics are shown.
For titanium samples heated at 800°C reversed cathodic
branches had small, narrow hysteresis. For other samples
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RYS. 2. Wptyw sposobu modyfikacji powierzchni
na opor polaryzacyjny Rp tytanu GR2.

FIG. 2. The influence of surface modification on
polarization resistance Rp of titanium GR2.

W oparciu o nizej zamieszczony wzor [14] obliczono tez
szybko$¢ korozji CR [mmerok-']:
CR=K,igp " EW

gdzie: K,=3,27-10° mmeg-pA'scmerok (stata zwigzana
z przeliczeniem jednostek), p=4,54 gecm= (gestos¢ tytanu),
EW=11.97 (réwnowaznik wagowy tytanu), i, - gestos¢
pradu korozyjnego [pAscm?]. Wartosci CR odtozone sg na
drugiej osi na RYS. 3.

Wszystkie trzy wielkosci R, i, i CR sg wzajemnie zalez-
ne i ich analiza moze by¢ wykonana wspolnie. Najwigkszy
wzrost oporu R;, a tym samym najwigkszy spadek prgdu
icor i szybkosci korozji CR (ponad 31 razy) wystepuje przy
modyfikacji powierzchni prébek poprzez ich wygrzanie w
400°C w atmosferze otoczenia. Modyfikacja powierzchni
poprzez naniesienie warstwy TiO, i wygrzanie jej w 400°C,
zaréwno na $wiezg probke jak i wstepnie wygrzang w 400°C
w atmosferze otoczenia, powoduje zmiane tych wielkosci
rzedu 1,4+1,7 razy. Wigksze zmiany od ok. 4,2 do ok. 8 razy
sg dla prébek wygrzanych w 800°C w atmosferze otoczenia
oraz z naniesiong warstwg TiO,.

Charakterystyki potencjodynamiczne mierzono w cy-
kluE,r-02V -9V — E, -0,2V z szybkoscig zmian
potencjatu 1 mVes"'. Na RYS. 4 przedstawione zostaty
jedynie gatezie anodowe tych charakterystyk. Dla probek
wygrzanych w 800°C powrotne gatezie katodowe posiadaty
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RYS. 4. Anodowe gatezie charakterystyk potencjo-
dynamicznych tytanu GR2.

FIG. 4. Anodic branches of potentiodynamic cha-
racteristics of titanium GR2.
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RYS. 3. Wptyw sposobu modyfikacji powierzchni
na prad korozyjny icor i szybkos¢ korozji CR tytanu
GR2.

FIG. 3. The influence of surface modification on
corrosion current icor and corrosion rate CR of
titanium GR2.

cathodic branches were placed below anodic branches,
what unequivocally testify an oxidation of titanium samples
during polarization in Ringer’s solution.

Two potential ranges of different behavior of samples
in corrosion solution are observed on presented poten-
tiodynamic characteristics. First one - from start potential
to ca. 1.3V, at which measured currents correlate with
corrosion currents icor determined at corrosion potential
(OCP). Second one - for polarization above 1.3 V, at which
behavior of investigated samples is completely different.
The samples heated at 400°C in air have a current similar
for fresh samples, while samples with TiO, sol - gel layer
are much more active. The samples heated at 800°C in air
have a current nearly two orders of magnitude lower than
fresh samples. Itis hard to give an unequivocal explanation
of such their properties.

Very helpful may be analysis of surface morphologies
of samples heated at both temperatures obtained before
and after full cycle of polarization, which are presented in
FIG. 5.

SEM pictures presented in FIG. 5 show the differences in
surface morphology of samples heated at 400°C and 800°C,
and also different effects of anodic polarization. Samples
heated at 400°C have a relatively smooth surface, whereas
after anodic polarization some corrosion products near the
defects of surface are visible. On the other hand samples
heated at 800°C have a rough and strongly developed sur-
face, which is additionally free of corrosion products after
anodic polarization. It can be proposed a hypothesis that
oxide layer formed on a titanium surface during heat treat-
ment at 400°C is thin and it is a good corrosion protector
at E_,, potential. Further anodic polarization, above 1.3V,
causes destruction of this layer on surface defects and con-
sequently increasing of measured current. In contrary heat
treatment of titanium samples at 800°C results in forming
of thicker oxide layer, which is not good enough corrosion
protector in the consequence of existing stresses - hence
worse corrosion parameters within polarization range around
E.. Confirmation of this assumption may be impedance
characteristics which are not presented in this paper. With
further anodic polarization of these samples a thick oxide
layer better protects the substrate against corrosion solution
- in consequence measured current is lower.
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probek gatezie katodowe znajdowaty sie
ponizej gatezi anodowych, co jednoznacznie |
S$wiadczy o utlenianiu sie probek w roztworze
Ringera.

Na charakterystykach mozna wyréznié |=
dwa zakresy potencjatowe réznego zachowa- |
nia sie probek w roztworze korozyjnym. Jeden ;
-od potencjatéw startowych do ok. 1,3 V, w |
ktorym prady ptynagce przez probki majg war- |
tosci odwzorowujgce relacje miedzy prgdami
korozyjnymi icor wyznaczonymi w potencjale
korozyjnym (OCP). Drugi - powyzej potencjatu
1,3 V w ktérym zachowanie probek zmienia |
sie catkowicie. Probki wygrzane w 400°C w
atmosferze otoczenia majg prad zblizony do | %
prébek swiezych, a prébki z warstwg TiO, |
natozong metodg zol - zel sg jeszcze bardziej |
aktywne. Probki wygrzane w 800°C majg prad
o prawie dwa rzedy nizszy od probek swie-
zych. Trudno jest jednoznacznie wyttumaczy¢ §
takie ich wtasciwosci.

Pomocne mogg tu by¢é morfologie po-
wierzchni préobek wygrzanych w obydwu
temperaturach przed i po petnym cyklu pola-
ryzacji, ktére przedstawione sg na RYS. 5.

Obrazy SEM przedstawione na RYS. 5
pokazujg réznice w morfologii powierzchni
probek wygrzanych w 400°C i 800°C, jak tez
rézne efekty polaryzacji anodowej. Prébki
wygrzane w 400°C cechujg sie wzglednie
gtadkg powierzchnig, a po polaryzacji ano-
dowej widoczne sg produkty korozji w miejscach defektow.
Probki wygrzane w 800°C majg chropowatg, silnie rozwi-
nietg powierzchnie, na ktérej po polaryzacji anodowej nie
sg widoczne produkty korozji. Mozna postawic hipoteze, ze
warstwa tlenkowa powstajgca w wyniku wygrzania prébek
w 400°C jest cienka i dobrze zabezpiecza probki przed
korozjg w potencjale E.,. Polaryzacja anodowa powyzej
1,3 V powoduje zniszczenie tej warstwy w miejscach de-
fektow powierzchni i w konsekwencji wzrost ptyngcego
pradu. Natomiast wygrzanie probek w 800°C prowadzi do
powstawania grubszej warstwy tlenkowej, ktéra na skutek
wystepujgcych naprezen bedzie stabiej zabezpieczac
powierzchnie prébek - stgd gorsze parametry w zakresie
polaryzacji bliskiej potencjatowi E,,. Potwierdzeniem tego
mogg by¢ nieopisywane w tej publikacji pomiary charakte-
rystyk impedancyjnych. Przy dalszej polaryzacji anodowej
gruba warstwa tlenkowa lepiej zabezpiecza podtoze przed
dziataniem roztworu korozyjnego - mierzalnym efektem jest
wowczas mniejszy prad ptyngcy przez prébke.

Nalezy zaznaczyé¢, ze pokrycie badanych prébek warstwg
TiO, metodg zol - zel skutkowato uzyskiwaniem powierzch-
ni o podobnej morfologii jak dla prébek bez tej warstwy
poddanych jedynie wygrzewaniu - probki z warstwg TiO,
wygrzang w 400°C charakteryzowaty sie znacznie mniej-
szym rozwinieciem powierzchni niz prébki z warstwg TiO,
wygrzang w 800°C.

Opisane wyzej najstabsze whasciwosci korozyjne probek
z warstwa zol - zel wygrzanych w 400°C, mozna ttumaczy¢
obecnoscig ,uwiezionych” w tworzgce;j sie sieci TiO, pozo-
statosci zwigzkéw organicznych lub/i jonéw wodorowych
pochodzgcych ze stosowanego roztworu zolu. Hipoteze
te potwierdzajg réowniez wyniki korozyjne probek wstepnie
wygrzanych w 400°C z naniesiong warstwag TiO, i wygrzang
rowniez w 400°C. Natomiast w przypadku probek poddanych
modyfikacji w temperaturze 8000C mozna stwierdzi¢, ze
naniesiona warstwa zol - zel wptywa korzystniej na wias-
ciwosci korozyjne tytanu niz warstwa tlenkowa powstajgca

polaryzacja anodowa, b) wygrzane w 400°C - po polaryzacji anodowej,
c) wygrzane w 800°C - przed polaryzacja anodowa, d) wygrzane w 800°C
- po polaryzacji anodowej.

FIG. 5. Surface morphologies of titanium GR2 a) heated at 400°C - before
anodic polarization, b) heated at 400°C - after anodic polarization, c)
heated at 800°C - before anodic polarization, d) heated at 800°C - after
anodic polarization.

It is worth to emphasize, that TiO, sol - gel layer deposi-
tion onto investigated samples results in similar surface mor-
phology as for samples heated without this layer - samples
with TiO, layer heated at 400°C have a lesser developed
surface than samples with TiO, layer heated at 800°C.

Described above, the worst corrosion properties of
titanium samples with TiO, sol - gel layer heated at 400°C
may be explained by the presence in formed TiO, lattice of
some “trapped” organic compounds or/and hydrogen ions
from used sol solution. Such hypothesis is confirmed by
corrosion results of samples previously heated at 400°C with
deposited TiO, sol - gel layer heated at 400°C. In contrary,
in the case of samples modified at temperature of 800°C
deposited sol - gel layer have a more beneficial influence on
corrosion properties of titanium than oxide layer formed in a
consequence of sample heating. Applying of higher heating
temperature makes it possible to remove probable precursor
residues from TiO, lattice. Chemical composition analysis
by means of SEM - EDS method showed that only titanium
and oxygen are present on the surface. Also X-ray methods
used for oxide layer thickness and structure analysis did not
give the satisfactory results. At this temperature forming
oxide layer is probably of rutile structure.

In conclusion we can state that performed modifications
of titanium GR2 improve its corrosion resistance in Ringer’s
solution within potential range up to ca. 1.3 V. Above this
potential better corrosion resistance have only samples after
heat treatment at 800°C. It was impossible to determinate the
structures of oxide layers formed as a result of performed
modifications.
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jedynie w wyniku wygrzania prébek. Zastosowanie wyzszej
temperatury wygrzania warstw umozliwia usuniecie z sieci
TiO, ewentualnych pozostatosci z roztworu prekursora.
Przeprowadzona analiza sktadu pierwiastkowego metodg
SEM - EDS wykazata obecnos$c jedynie tytanu i tlenu. Row-
niez proby okreslenia metodami rentgenowskimi grubosci
warstwy tlenkowej i jej struktury krystalicznej daty wynik ne-
gatywny. Warstwa tlenkowa tworzgca sie w tej temperaturze
ma najprawdopodobniej strukture krystaliczng rutylu.

Podsumowujgc przedstawione wyniki mozna stwier-
dzi¢, ze wykonane modyfikacje tytanu GR2 polepszajg
jego odpornos¢ korozyjng w roztworze Ringera w zakresie
potencjatéw do ok. 1,3 V. Powyzej tego potencjatu lepsze
wiasciwosci korozyjne wykazujg jedynie prébki modyfiko-
wane w temperaturze 800°C. Struktury krystaliczne warstw
tlenkowych powstajgcych jako efekt przeprowadzonych
modyfikacji nie byty mozliwe do okreslenia.
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Streszczenie

W celu otrzymania biozgodnej i bioaktywnej war-
stwy na podfozach z czystego tytanu formowano
przy uzyciu metody hydrotermalnej hydroksyapatyt
Ca,,(PO,)s(OH), (HA) . Sporzadzenie takiego rodzaju
pokrycia np. na metalicznej protezie stawu biodrowego
poprawi integracje implantu z koscig. Aby przyspie-
Sszy¢ osadzanie sie HA na powierzchni metalu oraz
zwiekszy¢ jednorodno$c¢ otrzymywanych warstw
stosowano rézne metody przygotowania powierzch-
ni: wytrawianie w kwasach (HF), zasadach (NaOH),
zanurzenie w roztworze o sktadzie soli podobnym
do sktadu osocza krwi ludzkiej (roztworze Hanka).
Budowe czgsteczkowaq tak otrzymanych warstw okre-
Slono przy uzyciu mikrospektroskopii ramanowskiej,
a ich jednorodnosc¢ oceniano na podstawie obrazu z
mikroskopu optycznego sprzezonego z mikrospektro-
metrem ramanowskim.

W artykule dyskutowany jest wpltyw modyfikacji
powierzchni metalu na jednorodno$¢ powstatej w
procesie hydrotermalnym warstwy HA.

Stowa kluczowe: hydroksyapatyt, synteza hydroter-
malna, mikrospektrometria Ramana, przygotowanie
podfoza)

[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 16-20]

Wprowadzenie

Hydroksyapatyt Ca,,(PO,)s(OH), (HA) jest mineralnym
skfadnikiem kosci i zebéw. Cechuje sie doskonatg biozgod-
noscig oraz wysoka bioaktywnoscig — moze tworzy¢ trwate
wigzanie chemiczne bezposrednio z otaczajgcg go koscia.
Hydroksyapatyt jest zwigzkiem stabo rozpuszczalnym w
wodzie, praktycznie nie rozpuszcza sie w zasadach, nato-
miast dobrze rozpuszcza sie w kwasach [1].

Syntetyczny HA posiada liczne zastosowania biome-
dyczne, zarowno w ortopedii jak i stomatologii. Jednakze
z powodu stabej wytrzymatosci mechanicznej jako implant
moze by¢ stosowany jedynie w miejscach nienarazonych
na znaczne obcigzenia mechaniczne, natomiast czesto
jest stosowany jako powtoki na protezach metalicznych w
celu poprawy ich biozgodnos$ci i integracji z tkankg kostng
biorcy.

Powtoki HA najczesciej otrzymuje sie metodami napyla-
nia plazmowego [2-7], jako materiatu wyjsciowego uzywajac
proszkéw HA. Mankamentem tej metody jest koniecznos¢
zastosowania komercyjnych proszkéw HA oraz wytworzenie
wysokiej temperatury koniecznej do przeprowadzenia pro-
cesu. Do pokrywania powierzchni metalicznych hydroksy-
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SUBSTRATE PREPARATION
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COATING HOMOGENEITY
FORMED ON TITANIUM USING
HYDROTHERMAL METHOD
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Abstract

In order to obtain biocompatible and bioactive co-
ating hydroxyapatite Ca,,(PO,)s(OH), (HA) film was
formed using hydrothermal method on pure titanium
substrates. Preparation of such type of coating on
metallic hip prosthesis should enhance implant’s
osseointegration. To accelerate HA precipitation on
metal surface and to increase the homogenity of the
coating different methods of surface preparation were
used: acid etching (HF), alkali treatment (NaOH),
immersion in solution of composition close to the
salt composition of human blood plasma (Hank’s
solution). The molecular compositon of as-deposited
coatings was investigated by means of Raman mic-
rospectroscopy, and their homogeneity was assessed
by means of optical microscopy associated with the
Raman spectrometer.

In this paper the influence of Ti metal surface
modification on the homogeneity of the HA coating
obtained in hydrothermal process is discussed.

Keywords: hydroxyapatite, hydrothermal synthesis,
Raman microspectroscopy, substrate preparation

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 16-20]

Introduction

Hydroxyapatite Ca,o(PO,)s(OH), (HA) is the mineral bone
component. It is highly biocompatible and bioactive — it can
form stable chemical bond directly with surrounding bone.
Hydroxyapatite water solubility is poor, and it is practically
alkali-insoluble but it is acid-soluble [1].

Synthetic HA has numerous biomadical applications, both
orthopaedic and dental. Due to its poor mechanical proper-
ties it can be used as an implant only in places not exposed
to high mechanical stress, but it is often used as coatings on
metallic prostheses in order to enhance their biocompatibility
and integration with recipient osseous tissue.

HA coatings are most frequently obtained by plasma
spraying methods [2-7], using HA powders as starting
material. The drawback of the method is the necessity to
use commercially available HA powders and to carry on the
process at high temperature. To cover metallic surface with
hydroxyapatite other methods are used such as ion methods
[8-10] (IBAD, ion sputtering, ion mixing), laser methods [3,11]
(PLD, laser ablation), chemical methods [3] (e.g. sol-gel)
and hydrothermal methods [12-15]. In all methods men-
tioned above commercially available HA is used as starting
material. Hydrothermal method is rarely used to synthesize
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TABELA 1. Wykaz sposob6éw przygotowania probek Ti.

TABLE 1. Specification of Ti samples preparation methods.

I Sposob przygotowania probek / Sample preparation method |

Grupa C / Group C

Grupa A/ Group A Brak dalszej modyfikacji (A) / Without further modifications (A)
7 dni w temperaturze pokojowej (B1) / 7 days at room tempe-
o rature (B1)
Trawienie w
. 1M NaOH : : 0

Grupa B/ Group B | Odtluszczenie w / Etching in Wygrzanie w piecu w 600°C przez 1h (B2) /

heksanie, acetonie | "4\, NagH 1h, t = 90°C Heating at 600°C for 1h (B2)

'reet:;gluig gLiEﬁg Zanurzenie w HBSS na 24h (B3) / Immersion

9 ’ in HBSS for 24h (B3)
acetone and etanol
(191 Trawienie w mieszaninie 4% HF i 4% H,0, [20] przez 40s (C1) / Etching in

mixture of 4% HF and 4% H,O, [20] for 40s (C1)

Trawienie w 20% HF przez 20s (C2) / Etching in 20% HF for 20s (C2)

Grupa D / Group D

Zanurzenie w HBSS na 96h (D) / Immersion in HBSS for 96h (D)

apatytem stosuje sie rowniez metody jonowe [8-10] (IBAD,
napylanie jonowe, mieszanie jonowe), laserowe [3,11] (PLD,
ablacja laserowa), metody chemiczne [3] (np. zol-zel) i me-
tody hydrotermalne [12-15]. Wszystkie wymienione metody
wymagajg zastosowania komercyjnego HA jako materiatu
wyjsciowego. Bardzo rzadko stosuje sie metode hydroter-
malng jako sposdb na jednoczesng synteze i osadzenie
hydroksyapatytu na podtozu metalicznym [8,16-18].

Tytan jest jednym z najczesciej stosowanych materiatow
do produkcji endoprotez. Sam tytan jest materiatem biozgod-
nym [8], ale jego osteointegracja jest stosunkowo staba w
poréwnaniu do materiatéw zawierajgcych fosforan wapnia.
Uzycie powtok HA na implantach Ti moze zredukowac ry-
zyko przedwczesnej degradacji protezy.

Aby poprawi¢ szybkos¢ i jednorodnos¢ osadzania sie
warstwy hydroksyapatytu na powierzchni metalu stosuje sie
rézne techniki przygotowania powierzchni Ti. Po uprzednim
polerowaniu i odtluszczeniu prébek powierzchnie metalu
mozna poddac¢ dalszej obrébce poprzez zanurzenie metalu
w roztworach kwasowych lub zasadowych i pézniejszemu
wygrzaniu w wysokiej temperaturze [8,14,18].

Celem niniejszej pracy byto okreslenie wptywu sposobu
przygotowania powierzchni Ti i dalszej jej obrobki na jed-
norodnos$¢ nanoszonej metodg hydrotermalng na jego po-
wierzchni w roztworze Hanka warstwy hydroksyapatytu.

Materialy i metody

Ponizej opisano metody przygotowania powierzchni Ti
jako podtozy do osadzania HA metodg hydrotermalna.

Dostepny na rynku czysty tytan (99,9%, Koch-Light
Laboratory Ltd, Colnbrook) pocieto na kawatki o wymiarach
10x20x1,25mm i odtluszczono w kapieli ultradzwiekowe;j
przez 10 minut w kazdym z nastepujgcych rozpuszczal-
nikéw: heksan, aceton i etanol [19]. Po kazdym etapie
kapieli ultradzwiekowej prébki ptukano wodg dejonizowang
i suszono na powietrzu.

Nastepnie prébki podzielono na cztery grupy: grupa
(A) kontrolna poza odttuszczeniem nie podlegata dalszej
modyfikacji; grupa (B) byta trawiona w 1M NaOH w roz-
nych warunkach i przez rézny okres czasu; grupa (C) byta
trawiona w HF o réznych stezeniach; grupa (D) zostata
zanurzona w roztworze Hanka (HBSS) i pozostawiona w
nim przez okreslony czas. Szczegdty przygotowania probek
przedstawiono w TABELI 1. Sktad roztworu Hanka zostat
przedstawiony w TABELI 2.

and precipitate hydroxyapatite on metallic substrate in one
process [8,16-18].

Titanium is one of the most frequently used materials for
endoprostheses production. Titanium is biocompatible mate-
rial [8] but its osseointegration is relatively pure, comparing
to the materials containing calcium phosphates. The use of
HA coatings on Ti implants may reduce the risk of premature
prosthesis degradation.

In order to enhance precipitation rate and coating homo-
geneity of the hydroxyapatite on Ti metal different surface
preparation techniques are used. After sample preliminary
polishing and degreasing, the metallic surface can be the
subject of further modification by immersing the substrate
in acid or alkali solutions and posterior heating at high
temperature [8,14,18].

The aim of the study was to determine the influence of
Ti surface preparation and its further modification on the
homogeneity of the hydroxyapatite layer deposited on Ti in
Hank’s solution using hydrothermal method.

Materials and methods

Preparation methods of Ti surface as substrate for HA
precipitation using hydrothermal method are described
below.

Commercially available pure titanium (99.9%, Koch-Light
Laboratory Ltd, Colnbrook) was cut into pieces of dimen-
sions 10x20x1.25 mm, and degreased in ultrasonic bath
for 10 minutes in each of the following solvents: hexane,
acetone and ethanol [19]. After each solvent use the samples
were rinsed with deionised water and dried in ambient air.

TABELA 2. Skfad roztworu Hanka.
TABLE 2. Composition of the Hank’s solution.

Skfadnik llos¢ [g]
Component Amount [g]
NaCl 8.00
NaHCO, 0.35
KCI 0.40
KH,PO, 0.06
MgCl,-6H,0 0.10
CaCl, 0.14
Na,HPO,-2H,0 0.06
MgSO,-7H,0 0.06
Woda / Water 1000
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Synteze hydrotermalng przeprowadzano w autoklawach

® @ @ o o o o [gboratoryjnych umozliwiajgcych przeprowadzanie reakciji

w temperaturze do 300°C i pod cisnieniami do 20 MPa,
bez zastosowania duzych objetosci uzywanych roztworéw
(Autoklaw Laboratoryjny Model Il, Roth, Niemcy). Synteze
prowadzono w 100 cm® roztworu Hanka w temperaturze
od 120°C do 200°C, a czas reakcji zmieniat sie od 6 h do
10 h 20 min.

HA uzywany jako probka odniesienia zostat zakupiony
od firmy Merck, Niemcy. Wszystkie pozostate reagenty
posiadaty odpowiednig czysto$¢ (do analizy, czda, POCh,
Polska) i zostaty uzyte bez dalszego oczyszczania.

Tak otrzymane probki byty analizowane przy uzyciu
konfokalnej mikrospektroskopii Ramana o wysokiej rozdziel-
czosci na spektrometrze Nicolet AlImega XR wysposazonym
w laser o diugosci fali 532 nm, w zakresie spektralnym od
400 do 4000 cm™'. Wykonano réwniez zdjecia otrzymanych
warstw uzywajgc mikroskopu optycznego wchodzgcego w
sktad spektrometru Nicolet Aimega XR.

Wyniki i dyskusja

Na RYS. 1 przedstawiono obraz z mikroskopu optycz-
nego warstw HA otrzymanych w wyniku syntezy hydro-
termalnej na tytanie tylko odtluszczonym (RYS. 1a) oraz
na tytanie zanurzonym w roztworze Hanka przez 96 h w
temperaturze pokojowej (RYS. 1b). Latwo zauwazyé¢, ze
na tytanie poddanym jedynie odttuszczeniu hydroksyapatyt
osadzit sie w postaci nielicznych wysepek, natomiast na
podtozu zanurzonym w roztworze o sktadzie zblizonym
do osocza krwi ludzkiej — wyspy HA ulegty powigekszeniu
i zageszczeniu.

Then the samples were divided into four groups: control
group (A) after degreasing was not exposed to further
modification; group (B) was etched in 1M NaOH in different
conditions and for different times; group (C) etched in HF
of different concentrations; group (D) immersed in Hank’s
solution (HBSS) and left in it for definite time. The details of
sample preparation are shown in TABLE 1. The composition
of Hank’s solution is shown in TABLE 2.

Hydrothermal synthesis was performed in laboratory
autoclaves that enable reactions at temperature up to 300°C
and under pressure up to 20 MPa, without using large vol-
ume of solutions (Laboratory Autoclave Model Il, Roth, GE).
The synthesis was carried on in 100 cm® of Hank’s solution
at the temperature from 120°C to 200°C and the reaction
time varied from 6 h to 10 h 20 min.

HA used as reference sample was purchased from Merck,
DE. All other reagents of analytical grade were used without
further purification (POCh,PL).

As-deposited samples were analyzed using high resolu-
tion confocal Raman microspectrometry Nicolet Aimega XR
equipped with laser of wavelength of 532 nm in spectral
range from 400 to 4000 cm™'. Pictures of the precipitated
coatings were made with optical microscope attached to
Nicolet Aimega XR spectrometer.

Results and discussion

FIG. 1 shows picture of HA coatings obtained in hydro-
thermal synthesis on titanium without any modifications
(FIG. 1a) and on titanium immersed in Hank’s solution
for 96h at room temperature (FIG. 1b). It is easy to notice
that on titanium which was only degreased hydroxyapatite

RYS. 1. Obraz z mikroskopu optycznego warstw HA otrzymanych na Ti: a) A b) D.
FIG. 1. Optical microscope picture of HA coating obtained on Ti: a) Ab) D.

RYS. 2. Obraz z mikroskopu optycznego warstw HA otrzymanych na Ti po trawieniu w 1M NaOH a) B1, b) B2, c) B3.
FIG. 2. Optical microscope picture of HA coating obtained on Ti after etching in 1M NaOH: a) B1, b) B2, c) B3.



RYS. 3. Obraz z mikroskopu optycznego warstw HA otrzymanych na Ti po wytrawianiu w roztworach kwasowych:
a) C1, b) C2.
FIG. 3. Optical microscope picture of HA coating obtained on Ti after etching in acid solutions: a) C1, b) C2.
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islands, but on the substrate
immersed in the Hank’s solution
the HA islands were larger and
closer to each other.

In FIG. 2 HAislands that were
formed on Ti after alkali treat-
ment in 1M NaOH for 24h at
room temperature (FIG. 2a) and
on titanium boiled in NaOH solu-
4 | tion at the temperature of 90°C
for 1 h and posterior heated for 1
h at the temperature of 600°C in
| ambient air (FIG. 2b) are shown.
e In FIG. 2¢c hydroxyapatite precipi-
tated on titanium after substrate
heating in 1M NaOH at the tem-

HA widoczne jest w przypadku
modyfikacji kolejno w 1M NaOH
i w roztworze Hanka. Wiadomo
[21-23], ze dziatanie na tytan
wodnym roztworem zasady so-
dowej zwigksza bioaktywnosé
tytanu, utatwiajgc tym samym
osadzanie sie hydroksyapatytu
na powierzchni metalu.

Na RYS. 3 przedstawiono obrazy z mikroskopu optyczne-
go hydroksyapatytu osadzonego na tytanie po wytrawianiu w
kwasie fluorowodorowym. Wigkszg jednorodnos$c¢ osadzania
mozna zaobserwowac w przypadku Ti trawionego w mie-
szaninie 4% HF i 4% H,0, niz w przypadku Ti trawionego
w 20% HF.

Na RYS. 4 poréwnano sktad molekularny otrzymanego
hydroksyapatytu na powierzchni tytanu bez dodatkowe;j
obrobki (RYS. 4a), tytanu poddanego dziataniu 1M NaOH
(RYS. 4b) oraz tytanu trawionego w HF (RYS. 4c). Na
wszystkich widmach widoczne sg pasma wibracyjne pocho-
dzace od wigzan wchodzgcych w sktad grup PO > (432-462
cm™ — v2; 566-590 cm™ — v4; 949-981 cm™ — v1; 1083-
1101 cm™ — v3), jak réwniez pasma pochodzgce od wigzan
OH- (>3000 cm™).

RYS. 4. Widma ramanowskie warstw HA otrzy-
manych na Ti: a) bez dodatkowej obrébki, b) po
trawieniu w NaOH, c) po trawieniu w HF.

FIG. 4. Raman spectra of HA coatings obtained
on Ti: a) without additional modification, b) after fication in 1M NaOH followed by
etching in NaOH, c) after etching in HF.

perature of 90°C for 1 h and with
posterior immersion in Hank’s
solution for 24 h is demonstrated.
The highest concentration of HA
islands was observed for modi-

immersion in Hank’s solution.
It is known [21-23] that alkali
treatment of metallic titanium
in sodium hydroxide enhances its bioactivity, facilitating
hydroxyapatite precipitation on the metal’s surface.

In FIG. 3 optical microscope pictures of HA precipitated
on titanium after etching in hydrofluoric acid are shown.
More uniformity of the coating can be seen in the case of Ti
etched in mixture of 4% HF and 4% H,O, than in the case
of Ti etched in 20% HF.

The molecular composition of hydroxyapatite obtained on
titanium surface without additional modification (FIG. 4a),
titanium after alkali treatment in 1M NaOH (FIG. 4b) and
titanium etched in HF (FIG. 4c) was studied with Raman
spectroscopy. In all spectra vibrational peaks coming from
bonds in PO,* group (432-462 cm™' — v2; 566-590 cm™' —
v4; 949-981 cm™ — v1; 1083-1101 cm™” — v3), as well as
peaks from OH- bonds (>3000 cm™") can be observed.
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Whioski

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna wnio-
skowac, ze jednorodnos¢ osadzania sie hydroksyapatytu
na tytanie w procesie hydrotermalnym zalezy od sposobu
przygotowania podfoza.

Warstwa HA na Ti tylko po odttuszczeniu byta niejedno-
rodna. Po dodatkowym zanurzeniu Ti w roztworze Hanka
jednorodno$¢ osadzania ulegta znacznej poprawie.

Po poddaniu Ti dziataniu 1M NaOH zauwazono zwiek-
szenie jednorodnosci warstwy, najlepsze rezultaty zaob-
serwowano dla prébki podgrzewanej w NaOH przez 1 h, a
nastepnie zanurzonej w roztworze Hanka przez 24 h.

Dla prébek trawionych w roztworach kwasowych najsku-
teczniejsze okazato sie trawienie w mieszaninie zawiera-
cjacej 4% HF i 4% H,0,.

Generalnie najbardziej jednorodng warstwe sposrod
otrzymanych probek zaobserwowano dla prébki poddanej
dziataniu 1M NaOH w temperaturze 90°C, a nastepnie
zanurzonej w roztworze Hanka przez 24 h.
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Conclusions

On the base of the performed research it can be con-
cluded that the homogeneity of hydroxyapatite precipitation
obtained on titanium in hydrothermal process depends on
the substrate preparation method.

HA coating on titanium that was only degreased was high-
ly incoherent. After additional immersion of the Ti in Hank’s
solution the homogeneity of the precipitation increased.

After Ti alkali treatment in 1M NaOH increase of the
coating homogeneity was observed. The best results were
observed for the sample boiled in NaOH for 1 h and then
immersed in Hank’s solution for 24 h.

For samples etched in acid solutions the most efficient
was etching in the mixture containing 4% HF and 4%
H,0,.

In general, the most homogenous coating was observed
for Ti substrate modified by alkali treatment in 1M NaOH
at the temperature of 90°C and then immersed in Hank’s
solution for 24 h.
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Wprowadzenie

Jedng z podstawowych grup materiatdw nowej generac;ji
we wspotczesnym $wiecie i technice sg materiaty funkcjo-
nalne, wsréd nich duzy postep dokonuje sie w zakresie
biomateriatéw metalicznych o specjalnych wtasnosciach
fizykochemicznych [1]. Efekty dotychczasowych prac
wskazujg jednak, iz zostat juz osiggniety putap optymali-
zacji wtasciwosci biologicznych oraz mechanicznych tych
tworzyw [1,2]. Nowe wymagania stawiane biomateriatom
metalicznym to miedzy innymi wzrost ich odpornosci na
korozje biologiczng, wzrost odpornosci na zuzycie $cierne
oraz kontrolowana biozgodnos$¢ i biofunkcyjnos¢. Kierun-
kiem pozwalajgcym spetni¢ te wymogi jest zastosowanie
na podtozu implantéw z tworzyw metalicznych warstw
powierzchniowych [3-8].

W przedstawionej pracy proponuje sie zastosowa-
nie na powtoki metalicznych wszczepéw medycznych
technologii zol-zel. Metoda ta opiera sie na chemicznej
syntezie materiatdw nieorganicznych i niemetalicznych
i polega ona na sporzadzaniu roztworéw koloidalnych
w wyniku hydrolizy i kondensacji uzytych prekursorow
[9-14]. Zaawansowany proces kondensacji, potgczony
z odparowaniem rozpuszczalnika, prowadzi do otrzymania
zeli, z ktérych po wypaleniu mozna uzyskac powtoke cera-
miczng na podfozu implantu metalicznego.

Metoda zol-zel pozwala na pokrywanie cienkimi war-
stwami powierzchni o réznych, nawet bardzo skompliko-
wanych ksztattach. Z przedstawionych informacji na temat
tej technologii wynika, ze mozna modyfikowaé powtoki w
rézny sposoéb, nadajgc im np. oczekiwang chropowatosé,
porowatos¢, stosujgc odpowiednie prekursory mozna
regulowa¢ mikrotwardos¢, wtasciwosci mechaniczne [11,
14-16]. Zol-zele mozna rowniez domieszkowaé substra-
tami, ktére nadajg powtoce pozgdane parametry, np. bio-
kompatybilnos¢ lub atrombogennos¢. Dodatkowo metoda
ta wykazuje wiele cennych zalet, m.in.: petng kontrole
mikrostuktury, niskg temperature procesu oraz mozliwosé
nanoszenia powtok zaréwno jedno jak i wielosktadnikowych
[17-19].

Cel i metodyka badan

Prezentowane w pracy badania miaty na celu okreslenie
czy zastosowany dobor prekursoréw krzemowych umozliwia
uzyskanie metodg zol-zel bezpiecznych materiatow powto-
kowych, mogacych znalez¢ zastosowanie jako pokrycia
powierzchni implantéw stalowych.

THE PERSPECTIVE OF SOL

- GEL TECHNOLOGY IN THE
DEVELOPMENT OF COATINGS
ON MEDICAL IMPLANTS

DowminikA GRYGIER*, WrobziMIERZ DubziNsKi,
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25 SmoLucHowskIEGo STREeT, 50-370 WRocLAw, PoLAND
* E-MAIL: DOMINIKA.GRYGIER@PWR.WROC.PL

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 21-24]

Introduction

Nowadays, one of the basic groups of new generation
materials are functional materials, where a significant
progress is made with respect to metallic biomaterials with
special physicochemical properties [1]. However, results of
the existing works indicate that optimisation of biological
and mechanical properties of these materials has already
reached its limit [1,2]. New requirements imposed on metallic
biomaterials include increase of their resistance to biologi-
cal corrosion and to abrasive wear, as well as controlled
biocompatibility and biofunctionality. A direction that allows
meeting these requirements is applying surface layers on
metallic base of the implants [3-8]. These layers have strictly
determined microstructure, chemical composition, controlled
porosity, high hardness, abrasive wear and high corrosion
resistance in biological environment.

In the presented work on metallic implants the technology
of applying sol-gel coatings is suggested. The method is
based on chemical synthesis of inorganic and non-metallic
materials [9-14] and it consists in preparing coloidal solutions
by hydrolysis and condensation of precursors. The applied
condensation process combined with solvent evaporation
leads to obtaining gels, of which, after baking, ceramic coat-
ing on the base of a metallic implant can be obtained.

The sol-gel method permits coating with thin layers
some surfaces with various, even very complicated shapes.
It results from the available information concerning this
technology that the coatings can be modified in different
ways, giving them expected roughness, porosity and, us-
ing proper precursors, one can adjust microhardness and
mechanical properties [11,14-16]. The sol-gels can be also
doped with compounds which give the coating the desired
parameters, e.g. biocompatibility or athrombogeneity. In
addition, this method reveals many valuable features, like
full microstructure control, low temperature of the process
and possibility of applying the coatings as both one- and
multicomponent or one- and multilayer [17-19].

Purpose and methodology of the
research

The purpose of the research was determining whether the
applied selection of silicon precursors permits obtaining safe
coating materials for steel implants by the sol-gel method.

Microanalyses of the silica coating materials were per-
formed using an X-ray microanalyser Oxford LINK ISIS-300
coupled with a scanning microscope JEOL 5800LV. Results
were recorded in form of X-ray energy spectra diagrams
which were next analysed using the ZAF correction method.
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Mikroanalizy sktadéw chemicznych materiatéw powtok

® o o o o o o krzemionkowych wykonano z zastosowaniem mikroana-

lizatora promieniowania rentgenowskiego Oxford LINK
ISIS-300 sprzezonego z mikroskopem skaningowym JEOL
5800LV. Wyniki mikroanaliz rejestrowano graficznie w formie
wykreséw widm energetycznych promieniowania rentge-
nowskiego, ktére ze wzgledu na wykryte pierwiastki podda-
wano analizie ilosciowej. Probki, w postaci proszkow, przed
badaniami, w celu zapewnienia przewodnosci elektrycznej,
napylano warstwg amorficznego wegla i z tego wzgledu pier-
wiastek ten nie byt analizowany pod wzgledem ilosciowym.

Ocene budowy fazowej wytworzonych materiatow
przeprowadzono metodg spektroskopii Ramana (RS) oraz
spektrometrii w podczerwieni (IRS). Stosowano spektrofo-
tometr Ramana firmy Ocean Optics R-2000 z przystawkg
do pomiarow spektralnych w podczerwieni. Do identyfikacji
pierwiastkow wystepujacych w wykonanych materiatach,
oraz okreslenia zwigzkow, w jakich one wystepujg wyko-
rzystano zasoby literaturowe.

Przedmiot badan

Do syntezy materiatu powlokowego zastosowano dwa
ciekte prekursory alkoksykrzemowe; tetraethyl ortosilica-
te tzw. TEOS i diethoxydimethylsilane tzw. DEMS. Zole
uzyskano przez zmieszane w réznych stosunkach obje-
tosciowych obu prekursoréw wraz z alkoholem etylowym
i kwasem solnym — TABELA 1. Podloze pod warstwy
stanowita austenityczna stal kwasoodporna AlSI 316L,
jeden z najpopularniejszych biomateriatéw metalicznych.

Powtoki nanoszono poprzez trzykrotne zanurzenie
stalowych prébek w zolu ze statg predkoscig 30 mm/min.,
nastepnie suszono przez 48 godzin na wolnym powietrzu
oraz wypalano przez godzine w temperaturze 500°C. Tem-
perature wypalania dobrano tak, aby nie nastgpito w stali
wydzielenie weglikdw M23C6, a jednoczesnie aby doszito
do usuniecia z materiatu powtoki wody oraz grup hydrok-
sylowych i organicznych. W przypadku powtok na implanty
medyczne wszystkie resztki organiczne mogg powodowac
reakcje toksyczne, mutagenne lub immunologiczne, co
w konsekwencji moze doprowadzi¢ do odrzutu implantu.

Wyniki badan

Mikroanalize sktadéw chemicznych materiatéw powtoko-
wych nr 1-3 wykonano metodg EDX. Widma energetyczne
promieniowania rentgenowskiego przedstawiono na RYS.1-
3. Intensywnos¢ reflekséw zwigzanych z obecnoscig krzemu
(Si)itlenu (O) jest znaczna dla wszystkich badanych prébek.
Analiza ilosciowa wykrytych pierwiastkéw (TABELA 2) wska-
zuje, iz uzyskany materiat to ditlenek krzemu SiO,.

Wyniki pomiaréw absorpcji promieniowania podczerwo-
nego przeprowadzonych dla prébek nr 1-3, réznigcych sie
stosunkiem objetosciowym uzytych prekursoréw, zestawio-
no na RYS.4. Drgania zginajgce pochodzace od grup Si-O
(440 cm™) oraz drgania rozciggajgce grup Si-O wystepujace
przy pasmach 800 cm™" oraz 1075 cm™' obserwowane byty
dla wszystkich badanych materiatow.

Uzyskane wyniki badan nie wykazaty znaczgcych roz-
nic pomiedzy poszczegdlnymi materiatami powtokowymi.
Wyniki pomiaréw wskazaty jednakze, iz w zastosowanej
temperaturze wypalania powtok nie nastgpit spodziewa-
ny rozpad grup organicznych typu CH, (2970 cm™), grup
hydroksylowych -OH (3400 cm") oraz grup HOH (1650
cm™), przypuszczalnie pochodzgcych od wody zwigzanej
w materiale powtokowym (TABELA 3).

To guarantee proper electrical conductivity, the specimens
in powder form were sprinkled before examination with
amorphous carbon, so this carbon was not considered in
quantitative analysis.

Phase structure of the created materials was evaluated
by Raman spectroscopy (RM) and infrared spectroscopy
(IRS). ARaman spectroscope Ocean Optics R-2000 with an
attachment for infrared spectral measurements was used.
The elements and compounds present in the examined ma-
terials were identified on the base of literature resources.

Subject of the research

The coating material was synthesised using two liquid
alkoxysilicon precursors; tetraethyl orthosilicate (TEOS)
and diethoxydimethylsilane (DEMS). Sols were obtained
by mixing, at various molar ratios, two precursors together
with ethyl alcohol and hydrochloric acid, see TABLE 1. The
substrate was austenitic stainless steel AISI 316L, one of
the most popular metallic biomaterials.

TABELA 1. Molowe sktady roztworéw wyjsciowych
- zoli.

TABLE 1. Volume ratios of initial solution substrates
- sols.

Probka ~ TEOS DEMS EtOH
Sample [ml] [ml] [ml]
1 3 7 20 0.05
[ 2 5 5 20 005 |f
[ 3 7 3 20 0.05 ||

The coatings were applied by dip coating method of the
steel specimens in the sol at a constant speed of 30 mm/
min. Next, the specimens were dried for 48 hours in quiet
air and heat-treated for 1 hour at 500°C. The treatment
temperature was so selected that no precipitation of M23C6
carbides occurred in steel but that, at the same time, water,
hydroxyl and organic groups were removed from the coat-
ing material. In the case of coatings for medical implants,
all the organic residues could provoke toxic, mutagenic or
immunologic reactions and, as a consequence, lead to the
implant rejection.

Results of the examinations

Microanalysis of the coating materials No.1 to 3 was per-
formed by EDX method. The X-ray energy spectra are shown
in FIGs.1 to 3. All the examined specimens show significant
intensity of reflexes related to silicon (Si) and oxygen (O).
Quantitative analysis of the detected elements (TABLE 2)
indicates that the obtained material is silicon dioxide SiO,.

TABELA 2. Sktad chemiczny materiatu warstw krze-
mionkowych nr 1-3.

TABLE 2. Chemical composition of silica layers
No. 1 to 3.

liczba falowa [cm™] rodzaj drgania

Wavenumber Vibration mode
440 0Si-O-Si
800 v Si-O-Si
1075 V,.Si-O-Si
1650 OHOH
2970 v,CH,
3400 vOH
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RYS. 1. Widmo energetyczne promieniowania rent-
genowskiego uzyskane z materialu warstwy nr 1.
Widoczne refleksy pochodzace od krzemu (Si) i
tlenu (O). EDX.

FIG. 1. X-ray energy spectrum for coating material
No. 1. Visible reflexes from silicon and oxygen.
EDX.
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RYS. 2. Widmo energetyczne promieniowania rent-
genowskiego uzyskane z materialu warstwy nr 2.
Widoczne refleksy pochodzace od krzemu (Si) i
tlenu (O). EDX.

FIG.2.X-ray energy spectrumforcoating materialNo. 2.
Visible reflexes from silicon and oxygen. EDX.
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RYS. 3. Widmo energetyczne promieniowania rent-
genowskiego uzyskane z materiatu warstwy nr 3.
Widoczne refleksy pochodzace od krzemu (Si) i
tlenu (O). EDX.

FIG. 3. X-ray energy spectrum for coating material
No.3. Visible reflexes from silicon and oxygen.
EDX.
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RYS. 5. Widma Ramana materiatu warstw krzemion-
kowych nr 1-3.
FIG. 5. Raman spectra for silica layers No. 1 to 3.

Uzyskane widma Ramana, dla badanych materiatow
nr 1-3, stanowig potwierdzenie wynikow pomiaréw ab-
sorpcji promieniowania podczerwonego. We wszystkich
analizowanych probkach zaobserwowano obecnos¢ pasm
pochodzgcych od symetrycznych rozciggajgcych drgan grup
Si-O-Si (465 cm™). Widoczne réwniez sg pasma od grup
hydroksylowych -OH (od 2800 cm™' do 3700 cm'") oraz od
grup HOH (1650 cm™), RYS. 5.
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RYS. 4. Widma absorpcyjne materiatu warstw krze-
mionkowych nr 1-3.
FIG. 4. Absorption spectra of silica layers No.1 to 3.

TABELA 3. Charakterystyka drgan badanych mate-
riatow powtok SiO,.
TABLE 3. Characteristics of vibrations of the exa-
mined silica layers.

800 v.Si-O-Si
1075 v,.Si-O-Si
1650 SHOH
2970 v.CH,
3400 vOH

o-rocking, v-stretching, v.—very strong, v,.-asymmetrical

Measurement results of infrared absorption for the
specimens 1 to 3 with volume ratio different from that of the
precursors are given in FIG. 4. Rocking vibration for Si-O
groups at 440 cm™' and stretching vibration at 800 cm™" and
1075 cm™ were observed for all the examined materials.

The obtained results did not show differences between
individual materials. Moreover, the results prove that the
organic groups type CH, (2970 cm™), hydroxyl group OH
(3400 cm™") and HOH group (1650 cm-"), probably coming
from water bounded in the coating material, did not get
decomposed at the treatment temperature (TABLE 3).
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Whioski

Mikroanaliza sktadéw chemicznych materiatéw powtoko-
wych syntezowanych metodq zol-zel wykazata, iz uzyskany
materiat to ditlenek krzemu SiO,. Ocena budowy fazowej
wytworzonych prébek przeprowadzona metodami spek-
troskopii Ramana (RS) oraz spektrometrii w podczerwieni
(IRS) wykazata obecnos$¢ drgan pochodzacych od grup Si-
0. Uzyskane wyniki badan wskazaty ponadto na obecnos¢
grup organicznych CH, oraz hydroksylowych OH, a takze
pasm od grup HOH, przypuszczalnie pochodzgcych od
wody zwigzanej w materiale powtokowym.

Obecnos$¢ zwigzanych czagsteczek wody wskazuje, iz
zastosowano zbyt krotki czas zelowania oraz suszenia po-
wiok. Spowodowato to skrocenie procesu wyparowywania
cieczy, a tym samym zwiekszenie ilosci cieczy cofajgcej
sie do wnetrza powiok, pozostawiajgc jednoczesnie przy
powierzchni pory wypetnione powietrzem.

Obserwowane w pomiarach spektralnych pasma po-
chodzgce od grup organicznych CH, oraz hydroksylowych
OH mogg wskazywaé¢ na toksyczny charakter badanych
materiatow. W przypadku przeznaczenia ich do produkcji
powtok na implanty medyczne mozna spodziewac sie re-
akcji mutagennych lub immunologicznych organizmu, a w
rezultacie odrzutu implantu.
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The obtained Raman spectra for the examined materials
1 to 3 (as in TABLE 1) confirm the results of infrared absorp-
tion measurements. For all the analysed specimens, bands
from symmetrical stretching vibrations of the groups Si-O-Si
(465 cm") were observed. Bands from hydroxyl groups OH
(2800 cm™' to 3700 cm™") and the group HOH (1650 cm-")
are also visible, see FIG. 5.

Conclusions

Chemical microanalysis of the coating materials synthe-
sized by the sol-gel method has evidenced that the obtained
material is silicon dioxide SiO,. Evaluation of phase structure
of the prepared specimens carried out by Raman spectros-
copy and infrared spectroscopy has revealed vibrations
coming from the Si-O group. In addition, the obtained results
indicate the presence of organic groups CH, and hydroxyl
groups OH, probably originating from water bounded in the
coating material.

The presence of bounded water particles indicates that
the applied gelation and drying times were too short. This
resulted in shorter time of liquid evaporation and thus in-
creased volume of the liquid withdrew inside the coatings,
leaving at the surface pores filled with air.

The bands coming from organic groups CH, and hydroxyl
groups OH, observed in spectral measurements, can indi-
cate toxic nature of the examined materials. In the case of
applying them for coatings on medical implants, one can
expect mutagenic or immunological reactions and finally
rejection of the implant.
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Abstract

W pracy przedstawiono charakterystyke struktury
i wtasnosci supersprezystych drutéw NiTi prze-
znaczonych na elementy aktywacyjne i koncowki
zminiaturyzowanych prototypowych narzedzi dla
chirurgii matoinwazyjnej. Metodg rentgenograficzng
(XRD) stwierdzono, ze druty w stanie dostarczenia w
temperaturze otoczenia miaty strukture fazy macierzy-
stej B2. Metodg réznicowej kalorymetrii skaningowej
(DSC) stwierdzono, ze podczas chfodzenia w bada-
nych drutach przemiana zachodzita bezpo$rednio
z fazy macierzystej B2 do fazy martenzytycznej
B19’. Przemiana odwrotna zachodzita z udziatem
fazy romboedrycznej wg schematu B19'—R—B2.
Badane druty w probach rozciggania wykazywaty
bardzo dobre wtasnos$ci mechaniczne i superspre-
zystos¢. W probach wyginania pod naprezeniem
prostych odcinkdéw drutéw do kata 90°, po usunieciu
zewnetrznego naprezenia nastepowat catkowity od-
zysk wyprostowanego ksztattu. Krzywe zalezno$ci sity
w funkcji strzatki ugiecia, zarejestrowane w probach
wielokrotnie powtarzaneqo, trojpunktowego zginania,
potwierdzity bardzo dobre, stabilne wtasnosci super-
sprezyste badanych drutéw. Supersprezyste elementy
NiTi wykorzystano do przekazu napedu do koricowki
roboczej prototypowego narzedzia mechatronicznego
Robin Heart Uni 0.
[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 25-29]

Wstep

Druty i implanty NiTi stosowane w chirurgii matoinwazyj-
nej muszg wykazywac zjawiska pamieci ksztattu lub super-
sprezystos¢ w temperaturach zblizonych do temperatury
ciata pacjenta [1,2]. Optymalizacje struktury i wtasnosci
drutow NiTi stosowanych na wyroby medyczne przedsta-
wiono w pracach [3-5]. Implanty NiTi w postaci klamerek,
spinek i szwéw mechanicznych dziatajgcych kompresyjnie
moga stuzy¢ do zespalania drobnych kosci lub anastomo-
zy tkanek [6,7], natomiast supersprezyste - wykorzystuje
sie jako tuki ortodontyczne, stenty, dystraktory tkanek,
prowadniki oraz aktywatory i elementy robocze narzedzi
endochirurgicznych [8-10]

W Pracowni Biocybernetyki Fundacji Rozwoju Kardio-
chirurgii w Zabrzu wykonano prototypowe urzgadzenie R
iH Uni 0 — pierwsze narzedzie systemu Robin Heart Uni.
Narzedzie posiada 2 stopnie swobody, uktad napedowy
i sterowania w elemencie, ktory stanowi prosty uchwyt.
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Abstract

The study presents the structure and properties of
superelastic NiTi wires which are aimed to be used
for activation elements and tips for miniature proto-
type tools in minimal invasive surgery. With X-ray
diffractometry (XRD) it was found out that the wires
in their state of delivery at ambient temperature had
the structure of B2 parent phase. Differential scanning
calorimetry (DSC) showed that during cooling in the
tested wires the phase transition was directly from B2
parent phase to B19’ martensitic phase. The reverse
transition was with the participation of rhombohedric
R phase according to B19'—R—B2. During stretching
the tested wires displayed very good mechanical
properties and superelasticity. During bending, when
straight parts of the wire were strained to 90°, when
external strain was removed, complete recovery of the
straightened shape was observed. The curves of the
forces in the function of deflection, recorded during
multiple three-point bending were the confirmation
of very good, stable superelastic properties of the
tested wires. Superelastic NiTi elements were used
to transmit the drive to the operating tip of the Robin
Heart Uni 0 prototype mechatronic tool.

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 25-29]

Introduction

NiTi wires and implants used in minimally invasive sur-
gery have to display shape memory or superelasticity in
temperatures close to patients’ body temperatures [1,2].
Opitmization of the structure and properties of NiTi wires
used for medical equipment are presented in the studies
[3-5]. NiTiimplants in the form of clips, staples and mechani-
cal sutures operating in a compressive way can be used to
join small bones or in tissue anastomosis [6,7]. However,
superelastic ones are used as orthodontic bands, stents,
tissue distractors, sliders or activators and operating ele-
ments of endo-surgical instruments [8-10].

A prototype R iH Uni O device — the first tool of the
Robin Heart Uni system — has been manufactured in the
Biocybernetics Laboratory of the Foundation for Cardiac
Surgery Development in Zabrze. It is equipped with 2 lev-
els of freedom, power transmission and steering system
in the element which is a simple holder. It can be installed
on a Robin Heart Vision robot’'s arm, specially prepared
for it. The construction of the tool uses elements made
of NiTi wires for drive transmission to the working tip.
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Moze by¢ montowane na odpowiednio przystosowanym
do tego ramieniu robota Robin Heart Vision. W konstrukgji
narzedzia wykorzystano elementy z drutéw NiTi do prze-
kazu napedu do koncéwki roboczej. Dzigki wykorzystaniu
supersprezystych wlasnosci drutu NiTi o $rednicy 0.63 mm
uzyskano zgiecie w przegubie do 90 stopni. Opracowano
oprogramowanie umozliwiajgce sterowanie funkcjami na-
rzedzia z konsoli Robin Heart Shell wprowadzajac rozwig-
zanie unifikujgce sposdb zadawania funkgcji realizowanych
przez narzedzie z zadajnika konsoli i z zadajnika recznego
narzedzia [11].

Celem tej pracy byto scharakteryzowanie struktury i
wiasnosci drutdw NiTi przeznaczonych do przygotowania
elementéw roboczych zminiaturyzowanego narzedzia dla
chirurgii matoinwazyjnej dziatajgcych w oparciu o efekt
supersprezystosci.

Materiat i metody badan

W badaniach wykorzystano druty NiTi firmy Euroflex
o $rednicach 0.63 mm i 1.1 mm, z utleniong gtadka
powierzchnig, ktore w stanie dostarczenia wykazywaty
dobre wtasnosci sprezyste. Sktad fazowy drutéw w stanie
wyjsciowym i po usunieciu warstwy tlenkowej okreslono
na podstawie dyfraktograméw uzyskanych w zakresie ka-
towym 26 (20 +140°) z pomiaréw na dyfraktometrze Philips
X'Pert z monochromatorem grafitowym przy wykorzystaniu
promieniowania CuKa. Temperatury charakterystyczne
przemian okreslono z krzywych DSC zarejestrowanych
przy uzyciu kalorymetru Perkin Elmer DSC-7 podczas
chtodzenia i nagrzewania probek z szybkoscig 10°/minute

w zakresie temperatur (-100++60)°C. Wasnosci mecha-
niczne drutéw badano w temperaturze otoczenia w prébach
rozciggania na maszynie wytrzymatosciowej Instron 4469.
Supersprezystos¢ drutéw badano podczas trojpunktowego,
cyklicznego zginania na stanowisku pomiarowym wyposazo-
nym w tensometryczny przetwornik sity i transformatorowy
czujnik przemieszczen liniowych (LVDT) z elektronicznym
rejestratorem sygnatow umozliwiajgcym transmisje danych
do komputera.

Wyniki badan i dyskusja
Préby rozciggania dostarczonych drutéw NiTi, przezna-

czonych na aktywatory narzedzi dla mikrochirurgii wyka-
zaly ich bardzo dobre witasnosci mechaniczne (RYS. 1).

Thanks to the use of superelastic properties of NiTi wires
with the diameter of 0.63 mm, the bend in the joint to 90°
could be achieved. The software for operating the functions
of the tool was designed. It introduced the unifying method
of control functions performed by the tool from the surgeon
interface (haptic master arm) of the Robin Heart Shell
console and from similar surgeon interface of the manually
operated tool [11].

The aim of this study was to describe the structure and
properties of NiTi wires used for the preparation of me-
chanical elements of the miniature tool for minimally invasive
surgery, operating on the basis of superelasticity.

Material and methods

In the tests NiTi Euroflex wires with the diameter of 0.63
mm and 1.1 mm which had smooth oxidized surface, and
which in the state of delivery displayed good elastic prop-
erties were used. Phase composition of the wires in their
initial state and after the oxidized layer had been removed,
was determined on the basis of X-ray patterns obtained in
the angular range 20 (20+140°) from the Philips X'Pert dif-
fractometer with graphite monochromator, with the use of
CuKa radiation. Characteristic temperatures of the phase
transitions were determined form DSC curves recorded with
the use of the Perkin ElImer DSC-7 calorimeter during cooling
and heating of the samples at the speed of 10°/minute in
the temperature range of (-100++60)°C. Mechanical proper-
ties of the wires were tested in ambient temperature during
stretching on the Instron 4469 testing machine. Superelastic-
ity of the wires was tested during three-point cyclic bending
at the measuring position equipped with an extensometer
force converter and an LVDT sensor with an electronic signal
recorder for transmitting data to a computer.

Results and discussion

Stretching NiTi wires meant for tool activators in micro-
surgery showed their very good mechanical properties (FIG.
1). Steep line in the figure means elastic strain in the state
of B2 parent phase, horizontal part of the curve relates
to martensitic transition induced by stress, and the next
rectilinear part of the curve of a lesser slope represents
elastic strain of B19’ martensite induced by stress. During
cyclic strain in the range up to about 8% of lengthening,
typical hysteresis loops were recorded on the o(g) curves,
characteristic for alloys with superelastic properties (FIG. 2).
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RYS. 1. Krzywe rozciaggania drutéw NiTi w stanie
dostarczenia.

FIG. 1. Stretching curves of NiTi wires as delive-
red.
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FIG. 2. Stretching curves and superelastic behavior
of the NiTi wire with 1.1 diameter.
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RYS. 3. Dyfraktogram rentgenowski drutu NiTi o
srednicy 1,1 mm zarejestrowany w temperaturze
pokojowe;j.

FIG. 3. X-ray diffraction pattern of NiTi wire with
the diameter of 1.1 mm recorded at room tempe-

rature.

Na rysunku stromo nachylony odcinek wskazuje odksztat-

canie sprezyste w stanie

fazy macierzystej B2, poziomy

fragment krzywej zwigzany jest z indukowang napreze-
niowo przemiang martenzytyczng a kolejny, prostoliniowy
odcinek o mniejszym nachyleniu przedstawia sprezyste
odksztatcenie zaindukowanego naprezeniami martenzytu
B19’. Podczas cyklicznego odksztatcania w zakresie do oko-
to 8% wydtuzenia na krzywych o(g) zarejestrowano typowe
petle histerezy, charakterystyczne dla stopow wykazujgcych

wiasnosci supersprezyste
na naprezeniowo prze-

(RYS. 2). Widaé¢, ze indukowa-
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RYS. 4. Krzywe DSC zarejestrowane podczas
chtodzenia i nagrzewania prébki wycietej z drutu o
srednicy 1,1 mm.

FIG. 4. DSC curves recorded during cooling and
heating of the sample cut out of the wire with the
diameter of 1.1 mm.

In FIG. 2 the stretching curve of the NiTi wire with 1.1 mm
diameter in the state of delivery, superelastic behaviour dur-
ing three cycles up to 8% of deformation and stretching curve
after cycling are shown. It can be seen that stress-induced
martensitic transformation starts at the strain of 1.5% and

ceases at about 8%.

On the basis of X-ray diffraction tests it was found out
that NiTi wires in the state of delivery, in room temperature,

had the structure of the B2 parent phase (FIG. 3).

miana martenzytyczna
rozpoczyna sie przy od-
ksztatceniu okoto 1,5% i
konczy przy okoto 8%.

Na podstawie badan
rentgenograficznych
stwierdzono, ze druty
NiTi w stanie dostar-
czenia, w temperatu-
rze pokojowej, miaty
strukture fazy macie-
rzystej B2 (RYS. 3).
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Przebieg przemian
fazowych podczas chto-
dzenia i nagrzewania
probki wycietej z drutu
o $rednicy 1,1 mm poka-
zano na RYS. 4. Stwier-

RYS. 5. Krzywe supersprezystosci zarejestrowane podczas zginania drutow NiTi o sred-

nicach 1,1 mm (a) i 0,63 mm (b).

FIG. 5. Superelastic curves recorded during bending of NiTi wires with diameters of 1.1

mm (a) and 0.63 mm (b).

dzono, ze podczas
chtodzenia przemiana
zachodzi bezposrednio
z fazy macierzystej B2
do fazy martenzytycznej
B19’. Natomiast prze-
miana odwrotna, pod-
czas nagrzewania, za-
chodzi z udziatem fazy
romboedrycznej R wg
sekwencji B19'—>R—B2
w zakresie temperatur

ponizej 30°C, co jest
istotne w przypadku
wykorzystania tego
drutu jako aktywato-
ra supersprezystego.

RYS. 6. Model komputerowy (a) i fizyczny (b) narzedzia Robin Heart Uni 0, w ktérym za-
stosowano przeniesienie napedu do koncoéwki roboczej przy uzyciu supersprezystych

drutéw NiTi.

FIG. 6. Computer (a) and physical (b) model of the Robin Heart Uni 0 tool, in which the trans-
ition of the drive has been shifted to the operating tip with the use of superelastic NiTi wires.
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W drutach o $rednicy 0,63 mm przemiany zachodzity odwra-
calnie B2—B19 w pozgdanym zakresie temperaturowym
-15+25°C, bez udziatu posredniej fazy romboedrycznej R.

Na RYS. 5 przedstawiono krzywe zaleznosci sity w funkciji
strzatki ugiecia zarejestrowane podczas trojpunktowego
zginania i odcigzania drutéw o srednicach 1,1 mm oraz 0,63
mm. Podczas obcigzania, w pierwszej fazie odksztatcania,
do strzatki ugiecia okoto 1,5 mm widoczny jest stromo na-
chylony odcinek swiadczgcy o sprezystym odksztatcaniu
w stanie fazy macierzystej B2. Po osiggnieciu krytycznego
naprezenia nastepuje indukowanie przemiany martenzy-
tycznej i tatwe zginanie w szerokim zakresie odksztatcen
do okoto 90° (goérne plateau). Przy odcigzaniu drut odzy-
skuje ksztatt wyprostowany w dwéch etapach: podczas gdy
martenzyt ponownie ulega przemianie w faze macierzysta
(dolne plateau), a nastepnie w odzyskanym stanie fazy
macierzystej wraca sprezyscie do wyjsciowego ksztattu. W
miare wzrostu liczby cykli obcigzania i odcigzania przy wie-
lokrotnym powtarzaniu zginania poprawiajg sie i stabilizujg
wiasnosci supersprezyste badanych drutow. Podczas 101
cyklu odksztatcania zaobserwowano korzystne obnizenie
poziomu gornego plateau sit przy naprezaniu z ponad 20
do okoto 17 N (RYS. 5a). Réwniez bardzo dobre, stabilne
wiasnosci supersprezyste podczas cyklicznego trojpunkto-
wego zginania wykazywaty druty o $rednicy 0,63 mm (RYS.
5b). Zmniejszanie sit ze wzrostem ugiecia drutu widoczne
na RYS. 5B od okoto 6,5 do okoto 5 N jest zwigzane ze
zmiang sztywnosci podczas przemiany martenzytycznej.

Podczas cyklicznego zginania drutéw w tym zakresie od-
ksztatcen (prawie do kgta 90°) obserwowano catkowity wyprost
pozwolnieniu naprezenia. Badane, supersprezyste druty uzyto
w probach laboratoryjnych jako elementy przekazu napedu
koncowki roboczej prototypowego narzedzia endochirur-
gicznego.

Po uzyskaniu zgody Komisji Etycznej wykonano badania
funkcjonalne prototypu RiH Uni 0 podczas testéw robotow
z rodziny Robin Heart na zwierzetach. Narzedzie wykorzy-
stywane do chwytania, podtrzymywania, przemieszczania
tkanek migkkich podczas operacji przeszto pozytywnie testy
zarowno jako narzedzie montowane na ramieniu robota
jak i sterowane recznie. Przeprowadzono z powodzeniem
zadania w zakresie operacji pecherzyka zoétciowego oraz
operacji naprawczej zastawek serca. Uzyskane wyniki
wykazaty poprawnos¢ przyjetych zatozen i wskazaty na
mozliwos¢ kontynuacji rozwoju koncepcji sterowania za
pomocg przyciskow i mikrodzojstikow oraz mozliwos¢ wy-
korzystania aktywatorow z supersprezystych drutow NiTi.
Ponizej pokazano model komputerowy ifizyczny narzedzia
Robin Heart Uni 0, w ktérym zastosowano przeniesienie
napedu do koncdwki roboczej przy uzyciu supersprezystych
drutow NiTi (RYS. 6).

Whnioski

» Badane druty majg dobre wtasnosci mechaniczne i wy-
kazujg supersprezysto$¢ w pozgdanym zakresie temperatur.

* W wyniku wielokrotnego powtarzania przemiany indu-
kowanej naprezeniami podczas zginania poprawiajg sie i
stabilizujg wtasnosci supersprezyste badanych drutéw.

« Sity oddziatywan badanych, supersprezystych drutow
NiTi do zastosowan w matoinwazyjnej chirurgii nie przekra-
czajg wielkosci 20 N.

* Dzieki wykorzystaniu supersprezystych wtasnosci drutu
NiTi uzyskano zadowalajgcy dla chirurgéw zakres katowy
ruchu w przegubie modelu narzedzia mechatronicznego
Robin Heart Uni 0.

Phase transitions during cooling and heating of the sam-
ple cut out of the wire with the diameter of 1.1 mm is shown
in FIG. 4. It was found out that during cooling the change
is directly from B2 parent phase to B19’ martensitic phase.
However, the reverse change, during heating, goes with the
rhombohedric R phase according to B19—-R—B2 in the
temperature range below 30°C, which is important in the
case of using the wire as a superelastic activator. In the wires
with diameter 0.63 mm the transitions courses reversible as
B2—B19’ at desired temperature range of about -15+25°C,
without the intermediate rhombohedric R phase.

FIG. 5 presents dependence curves of the force in
the function of the deflection, recorded during three-point
bending and unloading of the wire with the diameter of 1.1
mm. During loading, in the first stadium of deformation to
deflection at about 1.5 mm, there is shown a steeply seg-
ment inclination, which testifies of elastic deformation in B2
parent phase state. Moreover, after achieving the critical
stress, the martensite transition takes place, which causes
easy bending in wide range of deformation to about 90°
(upper plateau). Additionally, after unloading the wire recov-
ers the straight shape in two stages: the first one, during
the martensite transforms to parent phase again (lower
plateau). Secondly, after that, in recovered parent phase it
reverts elastically to previous shape. As the number of load-
ing and unloading cycles increases with repeated bending,
the superelastic properties of the tested wire improve and
stabilize. During 101st strain cycle a favourable decrease
in the level of the upper force plateau at stretching of over
20 to about 17 N was observed. Wires with the diameter of
0.63 mm also displayed very good superelastic properties
during tree-point cyclic bending (FIG. 4). Decrease of forces
when the deflection wire increases, which is seen in FIG. 5b
from about 6.5 to about 5 N, is connected with the change
of wire stiffness during the martensitic transformation.

Having obtained the consent from the Ethics Commis-
sion, functional tests of the RiH Uni O prototype were carried
out during Robin Heart robots tests on animals. The tool for
catching, holding and moving soft tissues during operation
was positively tested both as a tool adjusted to the robot’s
arm and as operated manually. Successful operations were
performed on the gallbladder and heart valves. The results
showed that the assumptions were correct and pointed to
the possibility of continuing the concept of operating with
the use of buttons and micro joysticks, and the possibility
to use activators made of NiTi superelastic wires. Below,
a computer and physical models of the Robin Heart Uni O
tool are presented, in which the transition of the drive has
been shifted to the operating tip with the use of superelastic
NiTi wires (FIG. 6).

Conclusions

» The wires that were tested have good mechanical
properties and display superelasticity in the desired range
of temperatures.

* As a result of repeated changes induced by stress dur-
ing bending, superelastic properties of the tested wires are
improved and stabilized.

* Interaction forces of the tested superelastic NiTi wires to
be used in minimally invasive surgery do not exceed 20 N.

» Thanks to the use of superelastic properties of NiTi
wire, an angle range in the joint of the model Robin Heart
Uni O mechatronic tool, satisfactory for the surgeons, was
obtained.
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Wprowadzenie

Wyroby medyczne ze stopéw NiTi wykazujgcych zjawi-
ska pamieci ksztattu i supersprezysto$¢ sg rozpowszech-
nione w wielu medycznych zastosowaniach, jako tuki
ortodontyczne, klamry do osteosyntezy, stenty, narzedzia
chirurgiczne i endodontyczne [1-3]. Implanty NiTi charakte-
ryzujg sie dobrymi wtasnosciami mechanicznymi, wysokg
odpornoscig korozyjng i biokompatybilnoscig [4-5]. Efekty
pamieci ksztaltu i supersprezysto$¢ sg zwigzane z odwra-
calng, termosprezystg przemiang martenzytyczng pomiedzy
wysokotemperaturowg fazg macierzystg B2 i niskotempera-
turowg fazg martenzytyczng B19’ indukowana termicznie lub
naprezeniowo [6]. Klamry NiTi stosowane do wewnetrznego
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Introduction

Medical products of NiTi alloys showing phenomena of
shape memory and superelasticity are widespread in many
medical applications as orthodontic archwires, staples for
osteosynthesis, stents, endodontic and surgical instuments
[1-3]. The NiTi implants are characterized by good mechani-
cal properties, high corrosion resistance and biocompat-
ibility [4-5]. The shape memory effects and superelasticity
are connected with a reversible, thermoelastic, martensitic
transformation between the B2 high-temperature parent
phase and the B19’ low-temperature martensite phase

29

“U)
©
¢
2
L
L=
<

M

G

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

Ll



30

zespalania ztaman kosci w ortopedii i chirurgii szczekowo-
twarzowej dziatajg zwykle jako klamry pamigciowe aktywo-
wane cieptem ciata pacjenta. Do fiksacji ztaman kostnych
twarzoczaszki mogg by¢ uzyte klamry NiTi, ktére w tempe-
raturze pokojowej wykazujg wlasnosci supersprezyste [7].

Badane klamry NiTi wykonano w Instytucie Nauki o
Materiatach Uniwersytetu Slgskiego i zastosowano do
zespolen i stabilizacji ztaman kosci twarzy w badaniach
klinicznych w Klinice Chirurgii Czaszkowo-Szczekowo-Twa-
rzowej Slgskiego Uniwersytetu Medycznego w Katowicach.

Celem podjetych badan byto scharakteryzowanie stanu
powierzchni przed implantacjg i po usunieciu ze Srodowiska
tkankowego supersprezystych klamer NiTi zastosowanych
w zespoleniach ztaman jarzmowo-szczekowo-oczodoto-
wych.

Materiat i metody

W badaniach wykorzystano klamry NiTi uzyte w ze-
spoleniach ztaman jarzmowo-szczekowo-oczodotowych
wykonane z supersprezystego drutu NiTi SE-508 firmy
Euroflex o $rednicy 1,1 mm. Morfologie powierzchni
probki wycietej z klamry wysterylizowanej w autoklawie
przed implantacjg uzytej jako prébka odniesienia i w
prébkach z klamry eksplantowanej po dezynfekcji i ste-
rylizacji tlenkiem etylenu obserwowano przy uzyciu ska-
ningowego mikroskopu elektronowego Jeol JSM-6480.

Badania odpornosci korozyjnej klamer NiTi przed i po
implantacji przeprowadzono metodami elektrochemiczny-
mi w odpowietrzonym roztworze Ringera (Solutio Ringeri,
Fresenius Kabi) o pH z zakresu 6,59+7,07 (pH-metr CP-101,
Elmetron) w warunkach termostatowanych w temperaturze
37°C zgodnie z normg ASTM F2129-08. Badania prowa-
dzono w trojelektrodowym naczynku elektrochemicznym
o pojemnosci 250 ml. Elektrode badang stanowita klamra
NiTi. Przeciwelektrode zastosowano w postaci siatki Pt
o powierzchni 1 dm2. Wszystkie wartosci mierzonych
potencjatow wyznaczone zostaty wzgledem nasyconej
elektrody kalomelowej (NEK) typu R-20 (Hydrometr).
Pomiary potencjatu obwodu otwartego (E,,) i potencjody-
namiczng charakterystyke j=f(E) z szybkoscig polaryzaciji
v=1 mVes"' rejestrowano stosujgc zestaw Autolab/PG-
STAT 12 firmy ECO CHEMIE sterowany komputerowo.

Badania sktadu chemicznego w warstwach powierzch-
niowych prébek przed i po implantacji wykonano przy uzyciu
wielofunkcyjnego Spektrometru Elektronow PHI5700/660
firmy Physical Electronics z monochromatorem kwarcowym
w promieniowaniu Al,, 0 energii 1486 eV.

Wyniki badan i dyskusja

W badaniach wykorzystano klamry NiTi uzyte w ze-
spoleniach ztaman jarzmowo-oczodotowych w stanie
wysterylizowanym, przed implantacjg oraz usuniete
z miejsc implantacji po okoto 6 miesigcach, po radiologicznie
potwierdzonym zroscie kosci. Ponizej, na modelu czaszki
pokazano przykfadowe zespolenie ztamania jarzmowo-
szczekowo-oczodotowego (RYS. 1) oraz zdjecie radiologicz-
ne twarzoczaszki wykonane po zespoleniu takiego ztamania
(RYS. 2) supersprezystymi klamrami NiTi in vivo.

Po okoto 6 miesigcach, po zroscie kosci, klamry
usunieto z miejsc implantacji, odkazono w 0,5% wod-
nym roztworze dezynfekcyjnego preparatu Aniosyme
DD1 firmy Anios i wysterylizowano w tlenku etylenu w
komorze gazoszczelnej w temperaturze 37°C, przy wil-
gotnosci wzglednej 40-60%. Na kolejnych zdjeciach po-
kazano klamry przed implantacjg i po ich usunieciu oraz
zdjecia mikroskopowe wybranych powierzchni klamer.

which can be thermally or by stress induced [6]. The NiTi
staples applied to internal osteosynthesis in orthopedics and
maxillofacial surgery operate usually as the shape memory
staples activated by patient body heat. For fixation of cranio-
facial bone fractures, the NiTi staples that are superelastic
at the room temperature can be used [7].

The investigated NiTi staples were produced at the
Institute of Materials Science at the University of Silesia.
They were applied to osteosynthesis of craniofacial bone
fractures in the clinical experiments carried out by Depart-
ment of Cranio-Maxillofacial Surgery of Medical University
of Silesia in Katowice. The main goal of our studies was the
NiTi staples surface state characteristics before implantation
and after removing from tissue environment in osteosynthe-
sis of zygomatico-maxillo-orbital fractures.

Material and experiments

In zygomatico-maxillo-orbital fractures osteosynthesis
studies, the staples obtained from superelastic NiTi SE-
508 Euroflex wires with diameter 1.1 mm were used. The
surface morphology of the sample cut out from the staple
sterilized in autoclave before implantation that served as
a reference sample, and samples from explanted staple
after desinfection and sterilization in ethylene oxide, was
observed using a scanning electron microscope (Jeol
JSM-6480).

Corrosion resistance investigations of the NiTi staples
before and after implantation were carried out in the
deaerated Ringer solution (Solutio Ringeri, Fresenius
Kabi) of pH ranging from 6.59 to 7.07 (CP-101 Elmetron
pH-meter) under thermostated conditions at 37°C us-
ing electrochemical methods in accordance with ASTM
F2129-08. The pH of the solution after electrochemical
tests changed in the range of 9.30+10.36. The measure-
ments were conducted in a three-electrode electrochemi-
cal cell with a volume of 250 ml. The working electrode
was the NiTi staple. The counter electrode was a Pt mesh
(~1 dm?). All measured potentials are referred to the satu-
rated calomel electrode (SCE) of the R-20 type (Hydrometr).
The measurements of open circuit potential (Eqcp) and
potentiodynamic characteristics of j=f(E) at a sweep rate
of v=1 mVes™' were realized by means of a computer-con-
trolled Autolab/PGSTAT 12 (Eco Chemie). The chemical
composition studies of the surface layers of the sample
before and after implantation were performed with a Physi-
cal Electronics model PHI5700/660 multitechnique Electron
Spectrometer equipped with the quartz monochromator,
employing the X-ray Al,, radiation with 1486 eV energy.

Results and disscussion

In the presented studies, the NiTi staples were utilized
in osteosynthesis of zygomatico-maxillo-orbital fractures in
the sterilized state before implantation, and staples removed
from tissues after 6 months, when bone osteosyntesis was
confirmed by X-ray. Below, on the skull model the exem-
plary joining of zygomatico-maxillo-orbital fracture is visible
(FIG. 1). Beside, one can also see the X-ray photo of
craniofacial fragment after fixation all the same fracture by
superelastic NiTi staples in vivo is shown in FIG. 2.

After about 6 months, when the bone was knited, the sta-
ple was removed from the implantation place and disinfected
in aq 0.5% solution of the Aniosyme DD1 disinfecting prepa-
ration (Anios), and sterilized in a STERI-VAC5XL gaseous
sterilizer using ethylene oxide at 55°C for 45 min.
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RYS. 1. Zespolenie klamrami NiTi modelowego zla-
mania jarzmowo-szczekowo-oczodotowego.

FIG. 1. NiTi staples used in zygomatico-maxillo-
orbital fracture joining on the skull model.

L

RYS. 3. Widok klamer oraz morfologia ich po-
wierzchni przed implantacjg (a, b) i po usunieciu
z tkanek (c, d).

FIG . 3. Picture of staples and their surface morpho-
logies before implantation (a, b) and after removing
from tissues (c, d).
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RYS. 5. Potencjodynamiczne krzywe polaryzacji
anodowej probek NiTi przed i po implantacji.

FIG. 5. Potentiodynamic curves of the anodic
polarization for the NiTi alloy before and after im-
plantation.

RYS. 2. Fragment rentgenogramu twarzoczaszki po
zespoleniu ztamania jarzmowo-szczekowo-oczodo-
towego klamrami NiTi.

FIG. 2. Fragment of craniofacial radiogram after
NiTi staples fixation of zygomatico-maxillo-orbital
fracture.
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RYS. 4. Krzywe potencjodynamiczne j=f(E) w skali
potlogarytmicznej dla stopu NiTi przed (a) i po
implantacji (b).

FIG. 4. Potentiodynamic curves of j=f(E) in the semi-
logarithmic scale for the NiTi alloy before (a) and
after implantation (b).

In FIG. 3, pictures of the staples before implantation and
after their removing as well as microphotographs of the
chosen staples surfaces, are presented.

Smoother surface that is visible in the microphotograph of
the sample cut out from the explanted stample in comparison
with the sample surface before implantation at magn. 350x
testifies to the proceeding oxidation process of the surface
during implantation under the influence of body fluid in the
tissue environment.

Electrochemical investigations encompassed the open
circuit potential measurement and the potentiodynamic
characteristics of the material, which were the base for
determination of the corrosion resistance parameters.
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Bardziej gtadka powierzchnia na 0 A characteristic feature
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a elektrodg badang. Materiat, ktéry cha-
rakteryzuje sie bardziej dodatnig wartos-
cig ustabilizowanego potencjatu obwodu
otwartego powinien charakteryzowac sie
wiekszg odpornoscig korozyjng w bada-
nym srodowisku korozyjnym. Wartos¢
ustabilizowanego potencjatu obwodu otwartego wykorzy-
stano jako orientacyjng warto$¢ potencjatu korozyjnego.
Ocena odpornosci korozyjnej badanych klamer NiTi prze-
prowadzona w oparciu o wyniki badan elektrochemicznych
wykazata nieznaczng réznice w wartosciach potencjatu
obwodu otwartego dla probki przed (E,,=-245+10 mV) i po
(E00=-298+17 mV) implantacji, ktéra moze wynikac z przy-
gotowania powierzchni probek do badan. Dzieki pomiarowi
odpowiedzi elektrody badanej w postaci gestosci pragdu w
funkcji narastajgcego potencjatu otrzymano takze wykres
j=f(E) w skali potlogarytmicznej (RYS. 4). Uzyskana warto$¢
E,.r wskazuje, kiedy rozpoczng sie procesy korozyjne na
badanym materiale. W przypadku prébki po implantacii
stwierdzono przesuniecie warto$ci potencjatu korozyjnego
w kierunku potencjatéw katodowych (E,,=-318+18 mV) w
poréwnaniu z wartoscig E,,=-239+20 mV uzyskang dla
probki przed implantacjg. Odpowiadajgca potencjatowi
korozyjnemu warto$¢ gestosci pradu korozyjnego (jkor)
rzedu nA-cm-? jest wprost proporcjonalna do szybkosci
zachodzgcych procesow korozyjnych, lecz nie moze
by¢ brana pod uwage jako miara szybkosci procesow
korozyjnych. Znaczny wzrost gestosci prgdowej zaob-
serwowano od warto$ci E=603 mV w przypadku prébki
przed implantacjg i E=440 mV dla probki po implantaciji.

W przypadku probki po implantacji stwierdzono
takze przesuniecie wartosci potencjatu korozyjnego w
kierunku potencjatow katodowych (E,,=-318+18 mV)
w poréwnaniu z wartoscig E,,=-239+20 mV uzyska-
ng dla probki przed implantacjg. Wartosci potencjatu
korozyjnego nie wptynety na wyznaczone wartosci po-
tencjatu przebicia (Epb) warstewki pasywnej (RYS. 5).

Na krzywych polaryzacji anodowej w obydwu przypad-
kach obserwuje sie zachowanie typowe dla powierzchni
pasywnych, z szerokim plateau w zakresie potencjatow od
-400 mV do 1200 mV. Widoczne sg rowniez wysokie war-
tosci potencjatu przebicia, zaréwno dla probki w stanie wyj-
$ciowym (E,,=197816 mV), jaki po implantacji (E,,=1976+8
mV) (RYS. 5) Swiadczace o wysokiej odpornosci korozyjnej
badanych klamer. Gwattowny spadek gestosci prgdu ano-
dowego po zmianie kierunku polaryzacji S$wiadczy o stabej
korozji wzerowej i repasywacji powierzchni.

RYS. 6. Widma przegladowe XPS klamry przed
implantacjg (a) oraz po implantac;ji (b).

FIG. 6. XPS survey spectra of NiTi staple surfaces
before (a) and after implantation (b).

potential value served
as an approximate cor-
rosion potential value.
The corrosion resistance
evaluation of the tested
NiTi staples was carried
out based on the electrochemical results and it revealed
an insignificant difference in the values of open circuit
potential for the sample before (Eyc=-245+10 mV) and
after (Eqcp=-298+17 mV) implantation. Such a difference
can result from the preparation of the sample surface for
investigations. Thanks owing to the fact that a response of
the working electrode was measured in a form of a current
density as a function of the rising potential, the j=f(E) curve
in the semi-logarithmic scale was also obtained (FIG.4). The
obtained E,,, value points when corrosive processes start at
the tested material. In the case of the sample after implanta-
tion it was ascertained that the corrosion potential value is
shifted towards cathodic potentials (E.,=-318+18 mV) as
compared to the value of E_,=-239+20 mV determined for
the sample before implantation. The related to the corrosion
potential value — corrosion current density (jcor) of order of
magnitude in nAscm? is directly proportional to the rate of
proceeded corrosive processes, but it cannot be taken into
account as a measure of these processes. A significant
increase in the anodic current density was observed at a
value of E=603 mV and E=440 mV in the case of the sample
before and after implantation, respectively. It can be stated
that the values of the corrosion potential had no effect on
the values of breakdown potential of the passive layer (E,)
determined in the potentiodynamic measurements (FIG. 5).
In the curves of anodic polarization in both cases a typical
behavior for the passive surface is observed with a wide
plateau in the range of potentials from —400 mV to 1200 mV.
The high values of the breakdown potentials are also ob-
served for both the sample before (E,,=1978+6 mV) and
after (E,,.=1976+8 mV) implantation what indicates their
high corrosion resistance. A violent drop of the anodic
current density after a change in the polarization direction
proves the weak pitting and repassivation of the surface.

The survey XPS spectra from chemical composition
investigation of the surface for samples cut out from pas-
sivated and authoclaved staple before implantation, and the
sample from explanted staple, oxidized in the organism are
shown in FIG. 6. Additional spectra lines (FIG. 6b), for ex-
ample Cl, Ca, N, Na, K, Zn probably come from elements of
substances present in the tissue environment of implants.
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Widma przegladowe XPS z badan sktadu chemicznego
powierzchni probki wycietej z pasywowanej i sterylizowanej
klamry przed implantacjg i probki z klamry eksplantowanej,
utlenionej w organizmie pokazano na RYSUNKU 6. Do-
datkowe linie spektralne (rys.6b) np. Cl, Ca, N, Na, K, Zn,
pochodzg prawdopodobnie od pierwiastkow wchodzgcych
w sktad zwigzkow chemicznych tworzgcych srodowisko
tkankowe implantu.

Podsumowanie

Przeprowadzone, wstepne badania powierzchni klamer
uzytych w klinicznych badaniach w zespoleniach ztaman
jarzmowo-oczodotowych nie wykazaty istotnych réznic
w morfologii powierzchni i w sktadzie chemicznym warstw
powierzchniowych. Bardziej wygtadzona powierzchnia
prébek po implantacji wynika z dodatkowej pasywaciji po-
wierzchni implantu pod wptywem srodowiska tkankowego.
Na podstawie przeprowadzonych badan elektrochemicz-
nych stwierdzono, ze badane probki wyciete z klamer przed
i po implantacji wykazujg wysokg odpornos¢ korozyjng.
Zarejestrowano wysokie potencjaty przebicia zaréwno dla
probki w stanie wyjsciowym (E,,=1978+6 mV), jak i po im-
plantacji (Epb=1976+8 mV). Na podstawie badan XPS nie
stwierdzono istotnych zmian w skfadzie chemicznym warstw
powierzchniowych probek wycietych z klamry pasywowanej
i sterylizowanej w autoklawie oraz wycietych z usunietej z
tkanek klamry poddanej odkazaniu i sterylizacji tlenkiem
etylenu. Na spektrogramach powierzchni probek klamry eks-
plantowanej stwierdzono obecno$¢ dodatkowych, bardzo
stabych linii spektralnych od pierwiastkow wystepujgcych
w zwigzkach chemicznych wchodzgcych w skfad srodowi-
ska tkankowego implantu. Brak linii spektralnych od niklu
Swiadczy o wtasciwie spasywowanej powierzchniimplantéw
i mozliwosci ich bezpiecznego stosowania. W okresie im-
plantacji nie stwierdzono réwniez zadnych niepozgdanych
reakcji organizmu na wszczepione implanty.
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Summary

The performed preliminary investigationss of the sta-
ples surface used in the clinical tests in osteosynthesis
of zygomatico-maxillo-orbital fractures did not show any
significant difference in surface morphology and chemi-
cal composition of the surface layers before and after
implantation. Smoother surface of the samples after im-
plantation resulted from the additional passivation of the
implant surface under the influence of tissue environment.
On the basis of the carried out electrochemical investi-
gations it was ascertained that the tested samples cut
out from the staples before and after implantation show
high corrosion resistance. The high breakdown poten-
tials were registered for the sample in the initial state
(Ep,i=1978+6 mV) as well as after implantation (E,,=1976+8
mV). Based on the XPS measurements no significant change
in the chemical composition of the surface layers was found
for the samples cut out from the passivated and sterilized
in autoclave staple, and from the staple removed from the
tissues being disinfected and sterilized with ethylene oxide.
The spectrogram of the sample surface for the explanted
staple revealed the presence of the additional very weak
spectral lines of elements contained in compounds that
formed the tissue environment of the implant. A lack of the
spectral lines of nickel confirmed that the surface of tested
implants was properly passivated as well as a possibility of
safe applications of the implants. It was also ascertained
that during implantation no undesirable organism reaction
for the implanted NiTi stamples took place.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badan wptywu for-
mowania implantéw polimerowych metodg wtrysku
oraz ich sterylizacji wigzkg elektronéw na zmiany
struktury i wtasciwosci termicznych trzech réznych
terpolimerow LL-laktydu, glikolidu i weglanu trimety-
lenu z pamiecig ksztattu. Polimery charakteryzowano
wykorzystujgc analize DSC (wifa$ciwosci termiczne),
GPC (masy czgsteczkowe) i TH NMR (skiad i mikro-
struktura). Badano materiat wyjsciowy po syntezie,
uformowane metodg wtrysku matryce polimerowe,
sterylne matryce polimerowe i materiat sterylny nie
przetworzony. Oceniono przydatno$¢ wybranych
metod przetwarzania do zastosowania w produkcji
biozgodnych implantéw polimerowych. Zauwazono
wptyw stosowanych metod przetworstwa na badane
wtasnosci polimerow.

Stowa kluczowe: terpolimery, wtrysk, sterylizacja,
implant, polimery z pamiecig ksztattu

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 34-39]

Wprowadzenie

Biozgodne polimery degradowalne z efektem pamieci
ksztattu sg materiatami bardzo obiecujgcymi do wykonania
narzedzi stosowanych w medycynie takich jak samorozpre-
zajgce stenty, samozaciskowe klamry, szpilki chirurgiczne i
mogg w wielu przypadkach z powodzeniem zastgpi¢ dotych-
czas stosowane implanty ze stopéw metalicznych [1,2].

Tego typu materiaty wielofunkcyjne sg szczegdlnie przy-
datne do celéw krotkoterminowej matoinwazyjnej chirurgii
tkankowej, poniewaz ich zastosowanie pozwala wyelimi-
nowac konieczno$¢ dodatkowego zabiegu chirurgicznego
celem usuniecia implantu, co ma miejsce w wypadku sto-
sowania implantow metalicznych [3,4,5]. Umiejscowienie
implantu w postaci zdeformowanej (ksztatt tymczasowy o
minimalnych wymiarach) i przyjecie przez niego, po uptywie
zdefiniowanego okresu czasu (sekundy, minuty), lub na
skutek przytozonego bodzca, poprzez ekspansje, ksztattu
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IMPLANTS STERILIZATION
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Abstract

In the present work the result of obtaining implants
by injection moulding method and their high energy
electron beam sterilization was presented. Changes of
microstructure and thermal properties were observed.
Three different terpolymers were characterized by
using DSC, GPC and 1H NMR method. Raw material
and polymer matrices before and after sterilization
were examined. Application of this processing method
for production of biocompatible and biodegradable
shape memory polymer matrices production was
estimated. An impact of applied method on tested
polymer property was noticed.

Keywords: terpolymer, injection moulding, shape
memory polymers, sterilization

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 34-39]

Introduction

Biocompatible degradable shape memory polymers are
very interesting materials, which can be used for production
of medical devices, e.g. self-expandable stents, self-clench-
ing clips, surgical pins. In many cases they are promising
candidates for replacement of commonly used implants
made of metalilc alloys [1,2].

These types of multifunctional implants are especially
useful in the case of short-term, noninvasive surgical ap-
plications, because they eliminate the necessity of implant
removal and additional surgery [3,4,5]. The incorporation of
implant into the body in the form of small-sized temporary
shape, whose recovery to the permanent shape occurs after
predetermined time (seconds, minutes) and is induced by
external stimulus, could minimize the surgical impact inside
the human organism [3,4,6]. Material resorption after the pe-
riod required for complete medical treatment (from 1 to sev-
eral months) allows to prevent from long-term cell response
and other undesired body-implant interactions [7].
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trwatego, spetniajgcego zadania lecznicze, ograniczatoby
do minimum ingerencje chirurgiczng w organizmie cztowie-
ka [3,4,6]. Po okresie potrzebnym do wyleczenia zmiany
chorobowej (od 1 do kilku miesiecy), materiat taki, po spet-
nieniu swojej funkgciji, ulegatby resorpcji co zapobiegatoby
dtugotrwatej odpowiedzi komorkowej i innym pdzniejszym
niepozgdanym interakcjom organizm-implant [7].

Syntetyczne materiaty, bedace substancjami obcymi dla
ludzkiego organizmu muszg spetni¢ podstawowe kryterium
biokompatybilnosci, by zosta¢ zakwalifikowanymi do stoso-
wania in vivo. Muszg by¢ praktycznie nietoksyczne przez
caly okres kontaktu z tkankami, nie wptywa¢ negatywnie
na komorki krwi i tkanek, nie wywotywac¢ stanu zapalnego
ani alergii, ani by¢ kancerogenne czy mutagenne. Podczas
badan nad biokompatybilnymi materiatami z pamiecig
ksztattu nalezy zdawac sobie sprawe, ze ich produkcja w
duzej skali niesie czesto ze sobg brak mozliwosci lub znacz-
ne utrudnienie w catkowitym usunieciu minimalnych ilosci
réznych zwigzkéw chemicznych wystepujgcych w gotowym
wyrobie takich jak: nieprzereagowane monomery, inicjatory,
rozpuszczalniki, uboczne produkty reakcji, plastyfikatory.
Sladowe iloéci takich matoczgsteczkowych zwigzkéw sg
uwalniane do organizmu z implantu i dziatajg toksycznie na
organizm pacjenta oraz powodujg stan zapalny w miejscu
implantacji [1,8]. Dlatego tez w trakcie projektowania metody
syntezy i sktadu takiego materiatu nalezy z zatozenia unika¢
stosowania komponentow o duzej toksycznosci.

Wazne wiec by nowy materiat uznany w pierwszych
etapach badan za biozgodny, nie zmienit swej struktury
podczas przetworstwa oraz sterylizacji [4,8,9].

Prawidtowe zaprojektowanie biozgodnego implantu
do umiejscowienia w tkankach organizméw zywych jest
skomplikowane i wymaga odpowiedniego wyboru metody
przetworczej i sterylizacji, charakterystyki docelowej tkan-
ki, w ktérej ma by¢ umiejscowiony i dopasowania do niej
wiasciwosci mechanicznych implantu. Bardzo wazny jest
tez wybor rodzaju materiatu z ktérego ma by¢é wykonany
implant oraz jego projektowany ksztatt, tak by odznaczat sie
wiasciwosciami mechanicznymi pozwalajgcymi mu petnic
zaplanowana funkcje w miejscu implantacji [9]. Szczegdine
problemy nasuwa wytwarzanie implantéw z biodegradowal-
nych poliestrow alifatycznych, ktére sg silnie narazone na
degradacje na skutek dziatania réznych czynnikéw m.in.:
wysokich temperatur, wigzki promieniowania lub wilgoci w
procesie przetworstwa i sterylizaciji.

Wsrod wielu materiatéw polimerowych z pamiecig ksztat-
tu projektowanych do zastosowan w medycynie, bodzcem
wyzwalajgcym zmiane ksztattu z tymczasowego do trwa-
tego jest temperatura. Najczesciej funkcje molekularnych
przetgcznikéw petnig T, lub T,, segmentéw elastycznych
w polimerach termoplastycznych. Powrét do ksztattu trwa-
tego z tymczasowego nastepuje po podgrzaniu powyzej
tychze temperatur. W celu zaprojektowania materiatu
charakteryzujgcego sie powrotem do ksztattu trwatego po
zaimplantowaniu do organizmu nalezy ustali¢ warto$¢ tem-
peratury przetgczania jak najblizej temperatury ludzkiego
ciata [4,5].

Polimerowe implanty do celéw biomedycznych sg gtow-
nie otrzymywane poprzez wtrysk, prasowanie, wylewanie
z roztworu. Zadna z tych metod nie jest pozbawiona wad.
Ze wzgledu na powtarzalnos$¢ procesu i mozliwosc otrzy-
mywania réznorodnych, zaleznych od formy, ksztattow
W niniejszej pracy do otrzymania implantu zastosowano
metode wtrysku [10].

Synthetic materials must be completely biocompatible
for in vivo applications. They must be practically non-toxic
for tissues during the whole time of treatment; cannot be
mutagenic nor carcinogenic, or have negative impact on
blood cells and tissues, cause allergy or inflammatory
reaction. The studies on biocompatible shape memory
materials reveal some problems concerning large-scale
synthesis due to impossibility or difficulties with complete
removal of chemical compounds from the final products e.g.
unreacted monomers, initiators of polymerization reaction,
solvents, by-products or plasticizers. Trace amounts of
these low-molecular compounds, which are released from
polymer implant to organism have toxic effect and can in-
duce inflammatory response in the implantation site [1,8].
Thus, avoiding the use of highly toxic components should
be taken into account while designing of synthesis method
and material composition.

Moreover, biocompatible material should not change its
features during processing and sterilization [4,8,9].

Development of biocompatible implant is very compli-
cated and requires fulfilling some conditions as: appropriate
method of processing and sterilization, characterization of
target tissue, where the implant will be placed and adjust-
ing the polymer mechanical features to the tissue proper-
ties. Selection of polymer for implant formation as well as
designing its shape are especially important, because the
implant should posses the mechanical features suitable for
the planned application at the implantation site [9]. Produc-
tion of implants from biodegradable aliphatic polyesters is
especially difficult due to susceptibility to factors that can
occur during processing and sterilization, such as high
temperature, radiation beam or moisture.

Among shape memory polymers for medical applications,
temperature is the most common stimulus that induces
transition from temporary to permanent shape. Usually
T, or T, of elastic segments acts as molecular switch in
thermoplastic polymers. Regaining the permanent shape
from temporary deformation occurs after heating above this
temperature. In designing of a material which recovers its
permanent shape after implantation into human body the
most necessary is to set its switching temperature to be
close to 37°C [4,5].

Polymeric implants for biomedical applications are mainly
obtained by injection molding, compression and solvent
casting method. None of this method is perfect. The injection
method was applied in this study due to its repeatability, and
large diversity of implant shapes that can be obtained with
the use of proper mould [10].

It is also important to choose the most appropriate steri-
lization method of the final product. The commonly used
sterilization methods of polymeric materials are: sterilization
with heat moisture, heating above 180°C, 8 or y irradiation,
plasma or ethylene oxide sterilization [10]. Selection of the
sterilization method depends on the kind of material used
for implant production. High-energy electron beam radia-
tion was used for sterilization of the moulded matrices in
this study.

The aim of this paper was to analyse the influence of
implant processing and sterilization method on composition,
structure, thermal properties and molecular weight of three
kinds of biodegradable shape memory terpolymers. Injection
moulding and high-energy electron beam radiation were
applied for production of biocompatible polymer implants
with shape memory properties.
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TABELA 1. Parametry procesu wyttaczania.
TABLE 1. Parameters of extrusion process.

Rodzaj

Komora wyttaczarki
Extrusion chamber

Wtryskarka
Injection moulding machine

materiatu Cidnienie wirvsk C trvsk
Type of Temp obroty/min Tempi°C In!snltgnr:epvrv rys ru In_zasilwnr¥§mu Temp
Toetera] [°C] RPM emp[°C] jectio essure jection Time °C]
[bar] [sek]
MAT 1 120 150 120 400 3 60
[[ mAT2 120 150 120 400 3 70
[ MAT 3 140 150 140 400 3 85

Po wyprodukowaniu pozgdanego wyrobu, nalezy wybrac
odpowiedni sposob jego sterylizacji. Najczestszymi meto-
dami sterylizacji materiatéw polimerowych jest sterylizacja
parg wodng, ogrzewanie w temperaturach wyzszych niz
180°C, sterylizacja promieniowaniem beta lub gamma,
sterylizacja plazmowa oraz sterylizacja z zastosowaniem
gazowego tlenku etylenu [10]. Wybor odpowiedniej metody
sterylizacji zalezy od materiatu, z ktérego wytworzony jest
dany wyréb. Do celdw sterylizacji w niniejszej pracy uzyto
wigzki elektronow.

Celem pracy byta ocena wptywu metody formowania
implantu i sterylizacji na zmiany skfadu, struktury, wtasci-
wosci termicznych i mas czasteczkowych trzech réznych
biodegradowalnych terpolimeréw z pamiecig ksztattu .
Oceniono przydatnos¢ metody wtrysku oraz sterylizacij
wysokoenergetyczng wigzka elektronéw do zastosowania
w produkgji biozgodnych implantéw polimerowych.

Materials and methods

The investigations were conducted on 3 different shape
memory terpolymers, synthesized at the Centre of Polymer
and Carbon Materials, Polish Academy of Sciences in Za-
brze: MAT 1: P (LA: GA: TMC) 75: 13: 12; MAT 2: P (LA:
GA: TMC) 76: 12: 12; MAT 3: P (LA: GA: TMC) 67: 9: 23
(TABLE 2, lines 1, 5, 9). Matrices were obtained by injection
moulding method (Thermo Haake MiniLab extruder and
MiniJet mini injection moulder). Before injection, polymers
were dried at 21°C, 80 mbar for 24 h. Temperature of the
process for each kind of the polymer was assigned accord-
ing to the DSC thermograms. The material was melted us-
ing extruder equipped withdouble co-rotating screws, and
then collected in Minidet cylinder. The next step was the
injection of the polymer from cylinder to 4 identical moulds.

TABELA 2. Charakterystyka badanych materiatéw (a - wyniki badan 1HNMR, b - z badan GPC, c - z badan DSC).
TABLE 2. Characteristic of the tested materials (a - results 1 HNMR, b - test GPC, c - test DSC).

Nr wiersza w
tabeli

Rodzaj materiatu
\[o] rovglin the
e

Type of material [mol%]

Composition 2

Mn ®
(®E))

Tg LongL Long G
(°C)° block?2 block @

PDI ®

1 materiat po syntezie
raw material

LA75: GA13: TMC12

48,8 2 49 4,59 1,01 1,68

materiat po syntezie i

2 sterylizacji
material after synthesis

MAT1 and sterilization

LA75:

GA13: TMC12

38,8 2,04 48 4,54 1,02 1,36

3 matryca polimerowa

polymer matrix e

GA13: TMC12 -

1,96 48 3,8 1 1,36

sterylna matryca
4 polimerowa
sterile polymer matrix
polymer

LA76:

GA12: TMC12

39,9 2,12 47 3,06 1,02 1,24

5 materiat po syntezie

raw material LA7E:

GA12: TMC12

43,3 1,94 48 3,34 0,99 1,55

materiat po syntezie i
6 sterylizacji /material after
synthesis and steriliza-

MAT2 tion

LA74:

GA12: TMC14

35,3 2,08 47 4,31 0,99

7 matryca polimerowa

polymer matrix s

GA11: TMC15

42,9 1,95 46 3,74 1,01 1,2

sterylna matryca
8 polimerowa
sterile polymer matrix
polymer

LA74:

GA11: TMC15

37,6 1,94 46 3,32 0,98 1,32

9 materiat po syntezie

raw material LAGT:

GA09: TMC23

36,5 1,95 47 3,5 0,93 18,57

materiat po syntezie i

10 sterylizacji
material after synthesis

MAT3 and sterilization

LAGT:

GA09: TMC23

SIES 1,98 46 887 1,05 9,73

1 matryca polimerowa

polymer matrix LABS:

GA09: TMC27

34,6 2,13 43 5,92 1,03 12,66

sterylna matryca
12 polimerowa
sterile polymer matrix
polymer

LAS59:

GA08: TMC34

30,6 2,06 43 4,4 1,02 8,88




Materialy i metody

Badania przeprowadzono na 3 réznych materiatach
polimerowych z pamiecig ksztattu otrzymanych w Centrum
Materiatow Polimerowych i Weglowych Polskiej Akademii
Nauk w Zabrzu o nastepujgcym sktadzie: MAT 1: P(LA:
GA:TMC) 75:13:12; MAT 2: P(LA:GA:TMC) 76:12:12; MAT
3: P(LA:GA:TMC) 67:9:23 (TABELA 2, wiersze 1,5,9).
Terpolimery formowano metodg wtrysku w wyttaczarko-
wtryskarce slimakowej firmy Thermo Haake MiniLab. Przed
wtryskiem polimer suszono w 21°C , 80 mbar przez 24 h.
Warunki temperaturowe procesu dla kazdego z polimerow
wyznaczono na podstawie termogramoéw DSC materiatow
po syntezie. W komorze wyttaczarki materiat uplastyczniono
za pomocg dwoch wspotbieznych Slimakdéw, a nastepnie
zbierano plastyczny materiat do cylindra. Kolejnym etapem
cyklu byt wirysk materiatu z cylindra do 4 identycznych
form. Nastepnie formy schtadzano do uzyskania przez
materiat temperatury 21,5°C. Proces wyttaczania i wtrysku
poszczegolnych probek przebiegat w warunkach podanych
w ponizszej tabeli (TABELA 1). Otrzymane matryce polime-
rowe miaty ksztatt okragty o $rednicy 9,9 mm, grubosci 1
mm i masie 0,1 g.

Kazdy wyréb pakowano hermetycznie. Cze$¢ otrzyma-
nych z MAT 1, MAT 2iMAT 3 matryc polimerowych wystano
w celu sterylizacji. Implanty sterylizowano wigzka elektronow
wytworzonych w akceleratorze Elektronika 10/10. Energia
wigzki elektronéw zastosowanych do sterylizacji wynosita 10
MeV. Wyroby zostaty poddane dziataniu dawki 25 kGy.

Sktad i budowe tancuchéw badanych polimerow wy-
znaczono na podstawie widm 'H NMR otrzymanych w
spektrometrze o wysokiej rozdzielczosci 600Mz BRUKER
Ultrashield Avance Il w roztworze osuszonego DMSO-d6 w
temperaturze 80°C, stosujgc TMS jako standard wewnetrzny.
Za pomocg aparatu do chromatografii zelowej GPC Viscotek
RImax (kolumny: Viscotek 3580, temp 35°C, faza ruchoma:
chloroform o przeptywie réwnym 1 ml/min, detektor refrakcyj-
ny) oznaczono $rednig liczbowag mase czgsteczkowa (M,),
wagowo $rednig mase czgsteczkowg (M,,) oraz rozrzut mas
czgsteczkowych (PDI) prébek przed i po przetwoérstwie oraz
po sterylizacji. Analize termiczng przeprowadzono z uzyciem
kalorymetru réznicowego DSC 2010 (TA Instruments).

Wyniki i dyskusja

Nieprzetworzone polimery MAT 1 i MAT 2 (TABELA 2
wiersz nr 1 i 5) to materiaty wyj$ciowe o bardzo zblizonym
do siebie udziale procentowym poszczegdlnych komono-
meréw, oraz srednich dtugosciach blokéw glikolidylowych
oraz weglanowych. Natomiast wyjsciowy MAT3 (TABELA
2 wiersz 9) syntetyzowany z udziatem oligomeru TMC
charakteryzowat sie zmniejszonym udziatem procentowym
laktydu i glikolidu w poréwnaniu do MAT 1 i MAT 2. Dtugie
bloki weglanowe obserwowane w MAT3 sg skutkiem zasto-
sowania oligo-TMC w procesie syntezy.

W procesie przetwarzania wszystkich 3 materiatéw po-
limerowych za pomocg wyttaczarko-wtryskarki slimakowej
otrzymano okrggte matryce polimerowe, ktére nastepnie
charakteryzowano (TABELA 2 wiersze: 3,7,11). W przy-
padku wszystkich trzech materiatow, na skutek tej metody
przetworczej zaobserwowano spadek temperatury zeszkle-
nia, bardzo nieznaczny w przypadku MAT 1, najwigkszy dla
MAT 3. Badanie GPC wykazato bardzo niewielki spadek
mas molowych dla wszystkich badanych prébek. Obliczone
na podstawie widma 'H NMR skfady procentowe komo-
nomeréw w terpolimerach nie ulegty zmianie dla MAT1,
zmienity sie nieznacznie dla MAT2 i MAT3. Obserwowano
procentowy spadek zawartosci podjednostek laktydylowych

Then, the moulds were cooled, until the temperature of the
material reached 21.5°C. Extrusion and injection process
of each sample was specified in the table presented below
(TABLE 1). The obtained polymeric matrices characterized
round shape with a diameter of 9.9 mm , thickness 1 mm
and a weight of 0.1 g.

All devices were hermetically packed. Some of the ob-
tained from MAT 1, MAT, 2 and 3 matrices were sterilized
by highly accelerated electron beam radiation, generated
in Elektronika 10/10 accelerator. Electron beam energy
was 10 MeV with dose of 25 kGy.

Composition and structure of polymer chains were
investigated on the basis of '"H NMR spectra recorded on
high-resolution 600MHzBRUKER Ultrashield Avance I
spectromether at 80°C using TMS as internal standard.
DMSO-d6 was used as a solvent. The number average
molecular weight (M,), the weight average molecular weight
(M,,) and molecular dispersion (PDI) of samples before and
after processing as well as after sterilization were determined
by means of GPC chromatography (GPC Viscotek Rimax,
column: Viscotek 3580, 35°C, mobile phase: chloroform
equal flow to 1 ml/min,refractive index detector). Thermal
analysis was made using differential scanning calorimeter
DSC 2010 (TA Instruments).

Results and discussion

Polymeric materials MAT1 and MAT2 (TABLE 2 line
no 1 and 5) had very similar comonomer molar content
before processing, and contribution of long glycolidyl and
carbonyl blocks. The third polymer MAT3; (TABLE 2 line 9),
synthesized in two-stage method, involving olygomer-TMC
(o-TMC) had reduced percentage of lactydyl and glycolidyl
units compared to MAT1 MAT 2. Long carbonate blocks
observed in MAT3 are the result of application of oligo-TMC
during the synthesis. In the processing of all the 3 polymer
materials using exctrusion and injection moulding instru-
ment, round polymeric matrices were obtained, which then
were characterized (TABLE 2 lines: 3, 7, 11). For all of the
three materials, the decrease of glass transition temperature
was indicated as a result of injection method. The change
was very small for MAT 1 and the largest for MAT 3. The
GPC analysis showed a little decrease of molecular weight
for all the samples. Comonomer units’ ratio in terpolymers,
calculated from '"H NMR spectrum did not change for MAT1
and changed slightly in the case of the MAT3 and MAT2.
The observed decrease of lactydyl units in polymer chains,
with an increase of the average length of LL long blocks
may be caused by the fact that short random sequences
undergo faster degradation under the high temperature of
injection, than the long LL blocks. The smallest difference
was observed in parameters that describe the contribution
of the glycolidyl units in polymer chain. The decrease of
the average length of carbonate blocks was noticed for all
the samples. The obtained results lead to conclusion that
the conditions of injection moulding process caused slight
changes in properties of tested materials, probably resulted
from their degradation.

Sterilization had much greater impact on polymer material
than the processing method. The impact of the high electron
beam sterilization on unprocessed material and on polymer
matrix (TABLE 2 line 2, 4, 6, 8, 10, 12) was compared. There
was a decrease in molecular mass for all the terpolymers.
Interestingly, in the case of material 1 and 2 some higher
decrease in Mn was observed for sterilized raw material than
for sterile polymer matrix. Probably degradation caused by
implant electron beam depends on a density of the material.
This effect was not observed in MAT3, because more proc-
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w tancuchach polimeréw, przy jednoczesnym wzroscie
wartosci Sredniej dtugosci blokéw LL. Najprawdopodobniej
Swiadczy to o tym, ze w wysokotemperaturowej metodzie
wtrysku najbardziej narazone na degradacje sg sekwencje
mieszane i krotkie bloki LL, a bardziej odporne sg dtugie
bloki LL. Najmniejsza zmiana obserwowana jest wsréd pa-
rametrow opisujgcych udziat podjednostek glikolidylowych
w fancuchu. Zaobserwowano dla wszystkich materiatow
spadek sredniej dtugosci blokow weglanowych. Analizujgc
wyniki mozna dojs¢ do wniosku, ze warunki zastosowane
podczas prasowania wtryskowego spowodowaty nie-
znaczne zmiany we witasciwosciach badanych materiatéw
najprawdopodobniej na skutek degradaciji.

Sterylizacja miata znacznie wiekszy wptyw na materiat
polimerowy od metody przetwdérstwa. Porownywano wptyw
sterylizacji na implanty i materiat wyjSciowy po syntezie
(TABELA 2 wiersz 2,4,6,8,10,12). Zaobserwowano spadki
mas czgsteczkowych dla wszystkich badanych polimerow.
Co ciekawe dla materiatu 1 i 2 zaobserwowano troszke
wyzszy spadek M, dla sterylizowanego wyjsciowego
materiatu tuz po syntezie, niz dla sterylizacji matrycy
polimerowej. Najprawdopodobniej degradacja na skutek
wysokoenergetycznej wigzki elektrondéw zalezna jest od
gestosci upakowania materiatu. Zaleznos¢ ta nie wystepuje
w przypadku MAT3 gdzie sterylna matryca polimerowa,
bardziej przetworzona, ma nizszg mase czasteczkowg. W
badaniach skutkow sterylizacji zauwazono rowniez spadek
Tg. Dla sterylnej matrycy polimerowej MAT3, wzgledem
niesterylnego materiatu po syntezie MAT 3 jest to spadek
Tg az 0 4°C. Na skutek sterylizacji h EB w mikrostrukturze
badanych terpolimeréw zaobserwowano: spadek sredniej
dtugosci blokow weglanowych w polimerze, wzrost Sredniej
dtugosci blokéw laktydylowych, maty wptyw na srednie
dtugosci blokéw glikolidylowych. Wzrost sredniej dtugosci
blokéw LL, przy spadku ogolnej zawartosci procentowej
podjednostek laktydylowych i spadku masy czgsteczko-
wej terpolimeru, moze swiadczy¢ o silniejszym wptywie
stosowanej metody sterylizacji na krotkie bloki laktydylowe
i wiekszej odpornosci dtuzszych blokéw laktydylowych.
Natomiast spadek sredniej dtugosci blokéw weglanowych
przy wzroscie ogoélnej procentowej zawartosci weglanu w
terpolimerze i spadku catkowitej masy czgsteczkowej (MAT
3 i MAT 2) $wiadczy o wrazliwosci wigzan w dhugich blokach
weglanowych na dziatanie sterylizacji wigzkg elektronéw.
Wydaje sie, ze proces przetworstwa i sterylizacji miat maty
wplyw na komonomery glikolidylowe w terpolimerze gdyz
obserwujemy zaréwno nieznaczne zmiany Sredniej dtugosci
blokow glikolidylowych jak i ogdinej zawartosci procentowej
podjednostki glikolidylowej w tancuchach terpolimeru.

Podsumowujac, sterylne matryce polimerowe dla 3
roznych terpolimeréw miaty zmniejszone T, wzgledem
nieprzetworzonych materiatéw wyjsciowych rzedu 2-4°C i
masy czgsteczkowe mniejsze srednio o 7kDa.

Formowanie implantow metodg wtrysku jest procesem
cyklicznym. W procesie przetwérstwa alifatycznych poli-
estrow konieczne jest, co pewien okres czasu, catkowite
usuwanie resztek stopionego materiatu z komory wyttaczar-
ki, poniewaz zbyt dtugie przetrzymywanie terpolimeréw w
temp. 120°C ma negatywny wptyw na ich budowe przyspie-
szajgc degradacje. Na skutek tego dochodzi do znacznych
strat surowca w procesie wtrysku badanych terpolimerow.
Kolejnym etapem badan powinno by¢ sprawdzenie wptywu
czy wystepujg réznice wiasciwosci pomiedzy poszcze-
golnymi seriami otrzymywanych matryc polimerowych, a
zatem czy istnieje wptyw kilkusekundowej roznicy czasu
pobytu materiatu w temp. 120°C w wyttaczarkowtryskace
(od napetnienia komory wyttaczarki do napetnienia formy)
na takie parametry jak M, i T,.

essed, sterile polymer matrix had lower molecular weight.
Analysis of sterilization effects on all the three terpolymers
showed the T, decrease. The biggest change between non
sterile, unprocessed material and sterile polymer matrix was
determined for MAT 3 (from 47°C to 43°C). h EB steriliza-
tion caused changes in microstructure: the decrease of the
average length of carbonate blocks, increase of the aver-
age length of lactidyl blocks and low impact on the average
length of glycolidyl blocks. The increase of the average
length of LL blocks with decrease of the overall percentage
of lactidyl units and molecular weight in terpolymer might
confirm stronger impact of sterilization method on short
lactidyl blocks and higher stability of long lactidyl blocks.
The decrease of the average length of carbonate blocks with
the growth of carbonate units content in the terpolymer and
decrease of molecular weight (MAT 3 and MAT 2) indicates
sensitivity of bonds in long carbonate blocks to hEB steri-
lization. It seems that the processing and sterilization had
little impact on glycolidyl comonomer, because we observed
slight changes of the average length of glycolidyl blocks and
glycolidyl units content in terpolymer chain.

To sum up, 3 different sterile terpolymer matrices had
their T, 2-4°C lower and average 7kDa smaller molecular
weights, comparing to raw materials.

Injection moulding of implants is a cyclic process. Periodi-
cal complete removal of material from extruder is necessary
in the case of aliphatic polyesters because prolonged impact
of the high temperature of 120 ° C accelerate their degrada-
tion. That causes significant loss of material.

Therefore, the next step should be analysis whether there
are differences between the first and the last obtained poly-
mer matrices. Answering the question if the time difference
between filling extruder chamber and forms (less than 2
minutes) influences such parameters as M, and T,, which
would be very helpful for processing method optimization.

Conclusions

Injection moulding is processing method that allows to
generate terpolymer implants with identical dimensions and
masses. Unfortunately, the process causes changes in the
microstructure of the materials. This fact must be taken into
account when designing implants for medical use, because
those changes may have a significant impact on in vivo
polymer matrice degradation. Despite its influence on the
test materials, injection moulding seems to be an optimal
method of forming biodegradable polymeric medical devices
of different shapes.

The high energy electron beam method of sterilization
induced terpolymers degradation and decreased their mo-
lecular weight. Despite of the influence on the test materi-
als, the h EB sterilization appears to be a good method of
biodegradable polymeric materials sterilization. It allows to
obtain sterile polymer matrices, ready for implantation to liv-
ing organism. However, it seems to be reasonable to check
the impact of other low-temperature sterilisation methods
such as gamma irradiation or ethylene oxide sterilization
on the tested shape memory polymer materials.

Designing of shape memory devices for the use in the hu-
man body requires precise adjustment of the glass transition
temperature near 36,6 °C, and degradation rate adequate
for fullfilling their mechanical purpose on the implantation
site. Changes observed in processing of the tested shape
memory polymers should be taken into account in producing
of matrices for medical applications.
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Whioski

Prasowanie wtryskowe jest procesem produkcyjnym
umozliwiajgcym formowanie implantéw polimerowych z
badanych terpolimeréw z duzg powtarzalnoscig ich wymia-
réw i mas. Niestety jest procesem powodujgcym zmiany w
strukturze materiatu, ktérych powstawanie trzeba uwzgled-
ni¢ podczas projektowania implantéw do zastosowania w
medycynie. Zmiany te mogg miec¢ istotny wptyw na przebieg
procesu degradacji matryc polimerowych w organizmie.
Pomimo swojego wptywu na badane materiaty, prasowanie
wtryskowe wydaje sie optymalng metodg formowania z
biodegradowalnych materiatéw polimerowych z pamiecig
ksztattu wyrobow medycznych o skomplikowanych ksztat-
tach.

Metoda sterylizacji wigzkg elektronéw o wysokiej energii
miata swoj wptyw na badane materiaty, a w szczegdlnosci
na ich masy czgsteczkowe, ktory ulegty znacznemu zmniej-
szeniu na skutek degradacji. Mimo swojego wptywu na ba-
dane materiaty, sterylizacja ta wydaje sie by¢ dobrg metodg
sterylizacji biodegradowalnych materiatow polimerowych i
pozwala na otrzymanie produktéw jatowych, gotowych do
wszczepienia do zywego organizmu. Jednakze wydaje sie
by¢ sensownym sprawdzenie wptywu innych niskotempe-
raturowych metod sterylizacji takich jak promieniowanie
gamma czy sterylizacja tlenkiem etylenu na badane mate-
riaty polimerowe z pamiecig ksztattu.

Zaobserwowane w procesie przetworstwa i sterylizacji
terpolimerow z pamiecig ksztattu zmiany, zwtaszcza spa-
dek temperatury Tg, powinny zosta¢ wziete pod uwage w
procesie projektowania materiatébw z pamiecig ksztattu do
zastosowan medycznych. Bardzo wazne jest by temperatura
T, w takich materiatach byta $cisle ustalona i bliska tempe-
raturze ciata ludzkiego, a proces degradacji przebiegat w
tempie umozliwiajgcym spetnienie implantom zadanych im
funkcji mechanicznych w miejscu wszczepienia.

Podziekowania

Prace wykonano w ramach projektu rozwojowego ,Po-
limerowe Chirurgiczne Systemy resorbowalne z Pamigcig
Ksztattu” POIG UDA 01-03-123/08-00 wspoétfinansowane-
go przez Unie Europejskg, Europejski Fundusz Rozwoju
Regionalnego.
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Streszczenie

Celem przeprowadzonych badan byto okreslenie
wptywu rozdrobnienia ziarna na odpornos¢ na korozje
w sztucznym ptynie ustrojowym (SBF) komercyjnego
tytanu Grade 2. Badaniom podano tytan w stanie
wyjsciowym o strukturze mikrometrycznej (u-Ti) i po
procesie hydroekstruzji o strukturze nanometrycznej
(n-Ti) stosujgc polaryzacje potencjodynamiczng, elek-
trochemiczng spektroskopie impedancyjng (EIS) oraz
analizujgc zmiany potencjatu korozyjnego w czasie.
Na podstawie otrzymanych wynikéw stwierdzono, ze
n-Ti ma wyzszy potencjat korozyjny niz jego grubo-
krystaliczny odpowiednik. Przebiegi obu krzywych
polaryzacyjnych sg podobne, a istotne réznice wyste-
pujg powyzej 1200 mVSCE. Badania impedancyjne
wskazujg, ze warstwa pasywna wytworzona na n-Ti
Jjest mniej zwarta i bardziej porowata.

Stowa kluczowe: odpornos$c¢ na korozje, nanokrysta-
liczny tytan, hydroekstruzja, sztuczny ptyn ustrojowy
(SBF)

[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 40-44]

Wprowadzenie

Tytan uwaza sie za najlepszy materiat metaliczny do
zastosowan in vivo ze wzgledu na jego biozgodnosc¢ oraz
bardzo dobrg odpornos¢ na korozje. Z powodu stabej
odporno$ci na zuzycie i niewystarczajgcych wtasciwosci
mechanicznych, czysty tytan stosuje sie gtéwnie na implanty
dentystyczne, natomiast w implantologii ortopedycznej wy-
korzystuje sie stopy tytanu. Materiatem najszerzej stosowa-
nym w implantologii jest dwufazowy stop Ti6AI4V. Niestety
udowodniono, ze wanad przechodzgc do otaczajgcych
tkanek tworzy tlenki toksyczne dla ludzkiego organizmu
[1]. Wyniki badan wskazujg réwniez na zwigzek choroby
Alzheimera z obecnoscig w organizmie aluminium [2].

Nanokrystaliczny tytan (n-Ti) wytwarzany w procesie
hydroekstruzji, stwarza duze nadzieje na nowy materiat
na implanty, bowiem jego wiasciwosci mechaniczne sg
poréwnywalne z wtasciwo$ciami stopu Ti6Al4V. Wzrost
wiasciwosci wytrzymatosciowych n-Ti wynika ze zmniej-
szenia wielko$ci ziarna do rozmiaréw nanometrycznych [3],
bowiem wigkszy udziat granic ziaren powoduje umacnianie
materiatu zgodnie z rownaniem Hall'a-Petch’a. Nanokrysta-
liczne materiaty mozna otrzymac miedzy innymi metodami
duzego odksztatcenia plastycznego z uzyciem takich technik
jak przeciskanie przez kanat kgtowy (ECAP) lub wyciskania
hydrostatycznego (HE).

CORROSION RESISTANCE OF
NANOCRYSTALLINE TITANIUM
FOR BIOMEDICAL APPLICATIONS

Ewa Ura-BiNczyk, HALINA GARBACZ,
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Abstract

Nanocrytalline titanium (n-Ti) produced by hydro-
extrusion process was evaluated in terms of corrosion
resistance in simulated body fluid (SBF) using variation
of corrosion potential, potentiodynamic polarization
and electrochemical impedance spectroscopy (EIS).
The results obtained revealed higher corrosion po-
tential of n-Ti and similar polarization behavior to that
of u-Ti. The EIS results indicate that the passive film
formed on n-Ti is less compact and more porous.

Keywords: corrosion resistance, nanocrystalline,
hydrostatic extrusion, simulated body fluid

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 40-44]

Introduction

Titanium is considered as an ideal metal for in vivo ap-
plications because of its good biocompatibility and superior
corrosion resistance. Low hardness, wear and fatigue resist-
ance of pure titanium limit its application to dental implantol-
ogy while titanium alloys, characterized by high mechanical
strength, are widely use as orthopedic implants. Although
titanium alloys exhibit excellent corrosion properties, the
corrosion or wear processes after long-term implantation
may cause the release of ions of alloying elements which
in turn can induce aseptic loosening. Ti6AI4V is the most
frequently used titanium alloy for medical implants. Un-
fortunately, it has been revealed that the vanadium forms
oxides which are toxic to the human body [1]. In addition,
there have been also concerns about Al which may cause
Alzheimer disease [2].

In such a situation, the best solution would be to obtain
pure titanium with much higher mechanical strength (com-
parable to those of Ti alloys). This may be achieved via grain
refinement down to nanometre scale [3] due to the fact that
grain boundaries act as effective strengthening elements as
predicted by the well known Hall-Petch relationship. Nanoc-
rystalline structure can be obtained by a number of ways
including severe plastic deformation using such method
as equal channel angular pressing (ECAP) or hydrostatic
extrusion (HE).

To date, most of the investigations on n-Ti produced by
HE have been focused on its mechanical properties such
as strength, hardness and ductility [4,5]. The corrosion
behavior of n-Ti has received only limited attention. The
refinement of grain size implies a significant increase in
the surface area of the grain boundaries in the unit volume
of the alloy. A high share of intercrystalline region can lead
to enhanced reactivity of nanometal and the passive films
can form faster. However, the structure of such a passive
film can also contain high concentration of defects [6].
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Wiekszos¢ badan n-Ti po procesie HE dotyczy jego
wiasciwosci mechanicznych [4,5]. Jednak réwnie istotna
jest odpornos¢ na korozje. Zmniejszenie wielkosci ziarna
powoduje znaczny wzrost udziatu obszaréw migdzykrysta-
licznych. Prowadzi¢ moze to do wiekszej reaktywnosci nano-
metali, a wartwa pasywna moze tworzy¢ sie szybciej. Jednak
warstwy pasywne silnie zalezg od podfoza, wiec duza
koncentracja defektéw w materiale spowoduje rowniez silne
zdefektowania warstwy pasywnej [6]. Wczesniejsze badania
korozyjne w roztworach HCI i H,SO,wykazaty lepszg odpor-
nos¢ korozyjng drobnokrystalicznego tytanu wytwarzanego
metodg ECAP w poréwnaniu do jego grubokrystalicznego
odpowiednika [7]. Z kolei nanokrystaliczny tytan otrzymany
w wyniku hydroekstruzji charakteryzowat sie wyzszym po-
tencjatem korozyjnym i nizszg gestoscig prgdu pasywacji w
roztworach 0,9%NaCl oraz 0,9%NaCl+0,1%NaF [8].

Niniejsza praca dotyczy wptywu wielkos$ci ziarna na od-
pornosc¢ na korozje technicznie czystego tytanu grade 2 w
sztucznym plynie ustrojowym (SBF). Zmniejszenie wielkosci
ziarna moze miec istotny wplyw na zachowanie elektroche-
miczne, a tym samym na powstawanie warstwy apatytu w
czasie zanurzenia w roztworze SBF, ktéra pozwala okresli¢
in vivo bioaktywnos$¢ badanego materiatu [9]. W tym celu,
poréwnano odpornosé na korozje n-Ti z odpornoscia jego
polikrystalicznego odpowiednika (p-Ti).

Materiaty i metodyka badan

Badaniom poddano komercyjny tytan Grade 2 w stanie
wyjsciowym oraz po HE. Tytan w stanie wyjsciowym (u-Ti)
charakteryzowat sie gruboziarnistg mikrostruktura, a srednia
wielko$¢ ziarna wynosita 21 um. Szczegdty procesu HE sg
opisane w innym opracowaniu [10]. Srednia wielko$é ziarna
po HE wynosita 90 nm.

Probki w formie preta zainkludowano w zywicy nieprze-
wodzgcej, ograniczajgc powierzchnie poddang dziataniu
elektrolitu do powierzchni przekroju poprzecznego. Po-
wierzchnia ta wynosita odpowiednio 0.28 cm? dla n-Ti oraz
0.54 cm? dla u-Ti. Powierzchnie do badan przygotowano
szlifujgc probki na papierze $ciernym SiC o chropowatosci
od #600 do #4000. Kolejnym etapem byto odtuszczenie
powierzchni w etanolu w ptuczce ultradzwiekowe;.

Elektrolitem byt roztwér SBF o sktadzie podanym w
TABELI 1. Badania elektrochemiczne przeprowadzono za
pomoca potencjostatu/galwanostatu AutoLab PGSTAT32N.
Wszystkie pomiary przeprowadzono w tréjelektrodowym
uktadzie, gdzie badany materiat byt elektrodg pracujaca,
drut platynowy przeciwelektroda, a elektroda kalomelowa
(NEK) elektrodg referencyjng. Zmiany potencjatu otwar-
tego w czasie rejestrowano przez 139 godzin. Pomiary
potencjodynamiczne rozpoczynano po 136 godzinach za-
nurzenia od wartosci potencjatu 150 mV ponizej potencjatu
otwartego do 3000 mV. Badania impedancyjne prowadzono
przy potencjale korozyjnym w zakresie czestotliwosci od
100 kHz do 5 mHz. Wszystkie badania elektrochemiczne
prowadzono w naturalnie napowietrzonym roztworze w
temperaturze 37°C.

Wyniki i dyskusja

Na RYS. 1 przedstawiono zmiany potencjatu korozyjnego
(Ecorr) dla n-Ti i p-Ti w czasie 139 h ekspozycji w roztworze
SBF. Dla y-Ti poczgtkowy potencjat wynosit -503 mV, na-
stepnie stopniowo wzrastat i po 46 h osiggnat statg wartos¢
wynoszgcg okoto -179 mV. W przypadku n-Ti, potencjat
korozyjny poczatkowo wynosit -534 mVSCE, a nastepnie
systematycznie wzrastat, osiggajgc po 139 h wartos¢ -
85 mVSCE. W obu przypadkach przesuniecie potencjatu

Composition
(9/l)

Reagent

NaCl 7.996 g TABELA 1. Sktad
[NaHCO, 0.350 g chemiczny roz-
|KClI 0.224 g tworu SBF.
|KHPO, 3H,0 02289 || TABLE 1. Che-
|MgCl,-6H,0 0.305 g mical composi-
|IN HCI 40 ml tion of SBF so-
lcacCl,-2H,0 0.368 g lution.

INa,SO, 0.071g

Tris-(CH,0OH),CNH, | 6.057 g

A. Balyanov et al. have shown that the ultrafine-grained Ti
produced by ECAP has better corrosion resistance than
coarsed-grained Ti in HCI and H,SO, solutions [7]. The
investigations in 0.9% NaCl and 0.9% NaCl+0.1% NaF
solutions revealed that n-Ti after HE process shows lower
current density in the passive domain and more noble cor-
rosion potential compared to u-Ti [8].

In this paper, the corrosion resistance of commercially
pure titanium Grade 2 was studied in SBF. The effect of
grain refinement on electrochemical characteristic of Ti is of
high importance as it can influence the formation of apatite
layer in SBF [9].

Materials and methods

Commercially pure titanium of grade 2 was investigated
in as-receive state and after HE process. Titanium in as-
received state (u-Ti) had coarse-grained microstructure with
the average grain size of 21 uym. The details of hydroextru-
sion process are described elsewhere [10]. The average
grain size after HE process was about 90 nm.

The electrodes were prepared by epoxy cold resin mount-
ing of samples, leaving areas for exposure to the electrolyte
of 0.5 cm? for the n-Ti and 0.8 cm? for the p-Ti. Prior to each
experiment, the surfaces of tested samples were prepared
by sequential grinding with silicon carbide paper up to #4000
finishing, followed by ultrasonical degreasing in ethanol.

The testing medium was SBF solution which composition
is given in TABLE 1. The electrochemical measurements
were performed using an Autolab PGSTAT32N potentiostat/
galvanostat. A three-electrode cell arrangement was used
with a saturated calomel electrode (SCE) as a reference
electrode, a platinium wire as the auxiliary electrode and
the samples as working electrode. The corrosion potential
variation with time was measured for 139 hours. Potentio-
dynamic polarization scans were carried out after 136 hours
of immersion with a scan rate of 1mV/s in the range from
-150 mV below the corrosion potential up to 3000 mV (SCE).
The EIS measurements were carried out at the corrosion
potential after 139 hours of immersion, in the frequency
range from 100 kHz to 5 mHz. All the experiments were
performed in naturally aerated conditions at 37°C.

Results and discussions

The variation of corrosion potentials (E.,,) as a function
of immersion time for p-Ti and n-Ti in SBF solution at 37°C
for a period of 139 h is shown in FIG. 1. The initial E_,, for
p-Ti is approximately -503 mVSCE and then it increases
to more noble potentials reaching after 48 h a steady
value at -170 mVSCE. For n-Ti, initial E_,,, is approximately
-534 mVSCE. Then the corrosion potential increases dur-
ing 139 h and does not reach a steady value. After 139 h
immersion E_,, for n-Ti is equal to -85 mVSCE. For both
samples, an increase of corrosion potential towards more
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RYS. 1. Zmiany potencjatu korozyjnego dla p-T i n-Ti
w roztworze SBF w temperaturze 37°C.

FIG. 1. Variation of the corrosion potential of p-T
and n-Ti in SBF at 37°C.
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korozyjnego w strone wyzszych wartosci moze by¢ zwigza-
ne z narastaniem warstwy pasywnej i poprawg odpornosci
na korozje. Chociaz poczatkowo potencjat korozyjny dla n-Ti
jest nizszy to z czasem osigga wiekszg wartosé niz y-Ti.
Réznice potencjatdéw materiatu przed i po procesie hydro-
ekstruzji sg niewielkie, co oznacza, ze utworzona warstwa
pasywna na obu materiatach jest podobna. Jednak wyzsze
wartosci potencjatu korozyjnego dla n-Ti mogg oznaczac, ze
warstwa utworzona na nanokrystalicznej prébce ma lepsze
wiasciwosci ochronne.

RYS. 2 przedstawia krzywe polaryzacji anodowej po
139 h ekspozycji w roztworze SBF w temperaturze 37°C.
Potencjat korozyjny obliczony na podstawie tych krzywych
wynosi odpowiednio -262 i -173 mVgc dla p-Ti oraz n-Ti.
Wartosci te sg nizsze niz te otrzymane w trakcie badania
potencjatu otwartego, ze wzgledu na to, ze polaryzacje
rozpoczeto przy potencjale katodowym w stosunku do
potencjatu korozyjnego i cze$¢ warstwy pasywnej zostata
usunieta. Stwierdzono, ze oba materiaty ulegajg pasywac;ji.
W miare wzrostu potencjatu od potencjatu korozyjnego w
strone pozytywnych wartosci naste-
puje wzrost prgdu. Przy potencjale
okoto 710 mVg.e prad osigga statg
wartos$ci rowng okoto 37 pA/cm?. Przy
potencjale okoto 1200 mVc naste-
puje kolejny wzrost prgdu zwigzany
z utlenianiem TiO i Ti,O, do TiO, lub
z narastaniem TiO,. Wzrost ten jest
wyzszy dla n-Ti, co moze oznaczac

w roztworze SBF.

u-Ti 31.9

RYS. 2. Krzywe polaryzacji potencjodynamicznej
dla p-T i n-Ti w roztworze SBF w temperaturze 37°C.
FIG. 2. Potentiodynamic polarization curves of p-T
and n-Ti in SBF at 37°C.

RYS. 4. Obwod za-

el stepczy dla p-T i

T podk: fim n-Ti po 139 h zanu-

rzeniu w roztworze

ARBNLS fer SBF w temperaturze
37°C.

FIG. 4. Equivalent
circuit fitted for p-T
and n-Ti after 139 h
immersion in SBF
at 37°C.

/N
T

Sample R, (Q cm?) Q, (WFcm?) n,
7.27

positive values can be related to the thickening of the oxide
film improving its corrosion protection abilities. Initially, the
corrosion potential of n-Ti is slightly lower but with time it
becomes more noble than that obtained for p-Ti. The differ-
ences are rather small which indicate that the oxide films on
both samples are essentially of the same nature. However,
a higher increase of E,, for n-Ti might indicate that a more
protective passive film was formed.

FIG. 2 shows potentiodynamic polarization curves of p-Ti
and n-Ti in SBF solution at 37°C after being immersed for
139 h. The corrosion potentials determined from the curves
are -262 and -173 mVSCE for y-Ti and n-Ti, respectively.
These values are lower than those obtained from corrosion
potential measurements as polarization scans were started
at cathodic potential relatively to the corrosion potential
which caused a partial removal of the passive films. Both
materials show similar polarization behavior. The current
slowly increases up to a potential of 710 mVg reach-
ing approximately 37 pA/cm?. At potentials higher than
1200 mVgce, an increase in current density is observed for
both samples and it can be related to the oxidation of TiO
and Ti,O;to TiO, or the growth of TiO,. This increase is more
pronounced for n-Ti which might indicate enhanced oxidation
of TiO and Ti,O; or growth of TiO,.

TABELA 2. Wartosci otrzymane w wyniku dopasowania obwodu zastepczego
(RYS. 4) do pomiaréw impedancyjnych dla p-Ti and n-Ti po 139 h zanurzeniu

TABLE 2. Values of fitting parameters obtained by fitting (FIG. 4) model to the
EIS for pu-Ti and n-Ti after 139 h immersion in SBF solution.

R, (MQ cm?) Q, (uFcm?) n,
0.840 0.91 6.76 0.989

R, (kQ cm?)
31.5

intensywniejsze utlenianie do TiO, lub
narastanie warstwy TiO,.

[ nTi 42

5.52

0.827 1.19 3.74 0.954
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Widma impedancyjne otrzymane po 136 h zanurzeniu w
roztworze SBF przedstawiono w postaci wykreséw Bode’go
(RYS. 3). Wysokie wartosci impedanciji IZI (5.1 MQ dla p-Tii
7.4 MQ dla n-Ti) oraz kat fazowy, ktory w zakresie $rednich
czestotliwosci osigga wartosci powyzej -80° wskazujg na
odpowiedz pojemnosciowg, co $wiadczy o tym, ze oba ma-
teriaty znajdujg sie w stanie pasywnym. Pojedynczy zakres
czestotliwosci, w jakich kat fazowy osigga warto$¢ okoto
-80°, moze swiadczy¢ o wystepowaniu jednej statej czaso-
wej, ale moze by¢ rowniez wynikiem naktadania sie dwoch
statych czasowych. Na podstawie doniesien literaturowych
[11,12] wiadomo, ze w roztworze SBF utworzona warstwa
pasywna na tytanie sktada sie z warstwy wewnetrznej barie-
rowej (tlenek tytanu) oraz zewnetrznej porowatej (apatytu).
Z tego wzgledu do analizy otrzymanych widm uzyto uktadu
zastepczego przedstawionego na RYS.4. Wyniki analizy ze-
stawiono w TABELI 2, gdzie R, jest rezystancjg elektrolitu, R,
rezystancjg warstwy zewnetrznej porowatej, R, rezystancjg
warstwy barierowej tlenkowej. Q i n sg odpowiednio modu-
tem i wyktadnikiem statego elementu fazowego i obrazujg
pojemnos$¢ odpowiedniej warstwy (CPE, i CPE,). Wartosci
n bliskie 1 wskazujg na zachowanie bliskie idealnego kon-
densatora, a takze mogg dostarcza¢ informacji o budowie
(chropowatos$¢, porowatos¢) warstwy pasywne;.

Zaréwno dla nanokrystalicznego materiatu jak i grubo-
krystalicznego Ti, rezystancja warstwy barierowej (R2) jest
wyzsza niz warstwy zewnetrznej (R,). Dla p-Ti, wyzsze
wartosci rezystancji (R,) sugeruja, ze warstwa barierowa
tlenkowa ma wyzszg odpornos¢ na korozje w porownaniu
do warstwy utworzonej na n-Ti. Wyzsza wartosci rezystancji
R, dla n-Ti oznacza lepsze wtasciwosci ochronne porowatej
warstwy zewnetrznej. Moze to oznaczac¢ szybsze tworzenie
sie ciggtej warstwy apatytu na powierzchni n-Ti. W obu
przypadkach, nizsze wartosci Q i n dla n-Ti oznaczaja,
ze zarowno warstwa barierowa wewnetrzna jak i warstwa
porowata zewnetrzna sg ciensze i bardziej zdefektowane
w poréwnaniu do warstw utworzonych na p-Ti.

Whnioski

Na podstawie otrzymanych wynikdw mozna wyciggngc
nastepujgce wnioski:

* Po 139 h ekspozycji w roztworze SBF, n-Ti charakte-
ryzuje sie wyzszym potencjatem korozyjnym, co sugeruje
wyzszg odpornosé¢ na korozje

* Podobny przebieg krzywych potencjodynamicznych do
potencjatu 1200 mVg. 0znacza, ze zmniejszenie wielkosci
ziarna nie wptywa istotnie na charakterystyke elektroche-
miczng badanych materiatow. Powyzej tego potencjatu,
materiat n-Ti wykazywat wyzsze wartosci pradu.

* Analiza widm impedancyjnych ujawnita, ze utworzona
warstwa pasywna skfada sie z dwdéch warstw: wewnetrz-
nej tlenkowej i zewnetrznej porowatej (apatyt). Analiza ta
pozwala takze stwierdzi¢, ze na materiale nanokrystalicz-
nym warstwa ta jest mniej zwarta, bardziej zdefektowana
i ciensza.
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The EIS characteristics for p-Ti and n-Ti after 139 h
immersion in SBF solution are displayed as Bode plots in
FIG.3. The high impedance values (5.1 MQ for p-Ti and
7.4 MQ for n-Ti) and phase angle of -80° at intermediate
frequencies indicate a near capacitive response of these
materials, which is explained by the presence of a protective
passive oxide film on the surface. The large phase angle
peaks can suggest single time constant or can be also the
result of interaction of at least two time constants. Accord-
ing to the literature, the oxide film formed during prolonged
immersion in SBF solution exhibits a two-layer structure
composed of a dense inner layer (titanium oxides) and a
porous outer layer (apatite) [11,12]. The equivalent circuit
based on this model (FIG.4) was used to fit the obtained
data. TABLE 2 lists the results of the analysis where R,
corresponds to the resistance of the solution, R, to the
resistance of the porous layer, R, to the resistance of the
barrier layer. Q and n are the magnitude and the exponent
of the constant phase element used for representing the
capacitive behavior of the barrier film (CPE,) and porous
layer (CPE,). The n value of nearly one suggests that the
behavior of a layer approach that of an ideal capacitor. Ad-
ditionally, it can provide some information on the nature of
the passive film.

In both cases, the resistance values of the barrier layers
(R,) are significantly larger than the values associated with
the porous layers (R,). For p-Ti, a higher resistance (R,)
suggests more corrosion resistant barrier layer than that on
n-Ti. In the case of the outer layer, a higher resistance (R,)
indicate more protective layer on n-Ti. It suggests that the
formation of apatite layer on the surface of n-Ti is faster. In
both cases, lower values of Q and n for n-Ti indicate thinner
and more defected layers.

Conclusions

The electrochemical techniques used in this investigation
led to the following conclusions:

* The n-Ti is characterized by more noble corrosion po-
tential values after 139 h immersion which suggests more
protective properties of the passive oxide layer.

» The similar shape of potentiodynamic polarization
curves for n-Ti and p-Ti up to a potential of 1200 mVge
indicates that the grain refinement does not significantly
affect their electrochemical behavior. Above this potential,
n-Ti exhibited higher current density.

» The EIS results indicate that the films formed on the
investigated samples have a bi-layered structure consisting
of an inner barrier layer and outer porous layer. The fitted
data suggest that the formed film on n-Ti is less compact,
more porous and thinner.

Although the differences in the electrochemical behavior
between n-Ti and p-Ti are rather small, they have to be
taken into account during performing the biocompability
test in SBF solution as they can influence the growth and
morphology of the apatite layer formed in the initial stage
of immersion.
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Wprowadzenie

Gtéwny narzad ruchu jaki stanowi kregostup poddawany
jest ciggtym obcigzeniom statycznym oraz dynamicznym.
Dlatego prawidtowe roztozenie tych obcigzen pozwala na
wiasciwe uksztattowanie uktadu kostno — stawowego, jak
i jego funkcjonowanie. Najwieksze sity dziatajgce na kregi
oraz krgzki migdzykregowe wystepujg w ledzwiowym od-
cinku kregostupa, na ktérego wysokosci znajduje sie srodek
ciezkosci ciata ludzkiego [1,2].

Do leczenia zmian zwyrodnieniowych oraz urazéw kre-
gostupa po wypadkach komunikacyjnych, czy uprawiania
sportow ekstremalnych stosowane sg stabilizatory krego-
stupowe. Implanty te z biomateriatdw metalowych umozli-
wiajg unieruchomienie chorego odcinka kregostupa oraz
uzyskanie stabilnego zrostu. Transpedikularna stabilizacja
kregostupa umozliwia leczenie piersiowego, piersiowo-
ledzwiowego oraz ledzwiowego odcinka kregostupa z doste-
pu operacyjnego tylnego. Cechy geometryczne i rozmiary
tego rodzaju implantéw sg dostosowane do leczenia réznych
schorzen i dla roznych grup wiekowych pacjentéw [1,3].
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Introduction

The main movement organ — spine is submitted to static
and dynamic loads. Correct distribution of load ensures
the proper formation of anatomical characteristic in osteo
— muscular system and the correct functioning of spine.
The maximum loading forces influencing the vertebras and
intervertebral discs are in the lumbar part of spine, where
is human'’s centre of gravity [1,2].

Pathological changes and injuries of spine after com-
munication accident or extreme sports are realized with
the use of spine stabilizers. Metallic implants immobilize
the sick part of spine and let achieve the stable union. The
transpedicular stabilization system of spine enables treat-
ment of thoracic, thoracic — lumbar and lumbar segment of
spine by posterior surgical approach. Geometric features
of stabilizers’ elements match individual anthropometric
features of patients [1,3].

Osteoporosis is a disease which is characterized by low
bone mass and perturbation of osseous tissue’s microar-
chitecture. The mentioned increase factors bone brittleness
and in consequence fracture risk. Density of bone changes
with age. Bone mineral density (BMD) reaches the largest
value for age up to 35 years. After 40 years BMD decreases.
It's caused by decrease of osteoblasts and collagen what is
consequence of bone demineralization [4].
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Osteoporoza jest chorobg charakteryzujgcg sie matg
masg kostng i zaburzeniami mikroarchitektury tkanki kost-
nej, ktére zwiekszajg kruchos¢ kosci, a w konsekwencji
zwiekszajg ryzyko ztaman. Gestos¢ kosci zmienia sie
wraz z wiekiem. Do 35 roku BMD (bone mineral density)
osigga najwyzszg wartos¢. Po 40 roku zycia BMD zaczyna
sie zmniejszaé, spadek ilosci osteoblastéw oraz kolagenu
przyczynia sie do demineralizacji kosci [4].

Znajomos$¢ wiasnosci materiatowych oraz mechanicz-
nych kosci oraz tkanek kostnych pozwala wyznaczyé¢ na-
prezenia generowane w kosci oraz dobranie odpowiednich
wiasnosci mechanicznych implantéw metalowych.

The knowledge of materials and mechanicals properties

and bone tissues allow to the determine stresses gener- ® @ @ @ @ @ o

ated in bone and choose adequate mechanic properties of
metallic implants.

Material and method

The transpedicular spine stabilizer made of Ti-6Al-4V
alloy (known from patent [5]) was analyzed in the work.
The stabilizer consists of transpedicular screw, connector,
supporting rod, nut and clamp element — FIG. 1.

Materiat i metodyka
badan

Do badan wytypowano transpe-
dikularny stabilizator kregostupa
(znany z zastrzezenia patentowego
[5]) wykonany ze stopu Ti-6Al-4V. W
sktad stabilizatora kregostupowego

T-_I-I =

wchodzg $ruby transpedikularne,
tgcznik, prety nosny, nakretki oraz
elementy dociskajgce.

Dla przeprowadzenia analizy
numerycznej niezbedne byto opra-
cowanie modelu geometrycznego
transpedikularnego stabilizatora
kregostupa — RYS. 1.

Na podstawie danych uzyskanych z tomografii kom-
puterowej rzeczywistego kregostupa opracowano model
geometryczny odcinka ledzwiowego kregostupa. W
dalszej kolejnosci opracowano model geometryczny
uktadu odcinek ledzwiowy kregostupa — stabilizator tran-
spedikularny. Stabilizator zostat zaimplantowany zgodnie
z zaleceniami techniki operacyjnej na poziomie L3-L4
z dostepu operacyjnego tylnego — RYS.2a.

Na bazie modeli geometrycznych wygenerowano siatke
elementéw skonczonych do obliczen metodg elementéw
skonczonych — RYS.2b. Do dyskretyzacji modeli wykorzy-
stano element skonczony typu SOLID 95.

Dla przeprowadzenia analizy niezbedne byto okre-
$lenie i nadanie warunkéw poczatkowych i brzego-
wych, ktére z odpowiednig doktadnoscig odwzorowy-
waty zjawiska zachodzgce w uktadzie rzeczywistym.

RYS. 1. Transpedikularny stabilizator kregostupa: a) model geometryczny, b)
elementy stabilizatora: 1 - nakretka, 2 - element dociskowy, 3 - Sruba transpe-
dikularna, 4 - pret nosny, 5 - tacznik.

FIG. 1. Transpedicular spine stabilizer: a) geometrical model, b) stabilizer
elements: 1 - nut, 2 - clamp element, 3 - transpedicular screw, 4 - supporting
rod, 5 - connector.

Geometrical model of lumbar spine was prepared on the
basis of data obtained from computer tomography of a real
spine. In the next step geometrical model of lumbar spine
— transpedicular stabilizer was prepared. Stabilizer was
implanted according to the operating technique on L3-L4
segment by posterior surgical approach — FIG.2 a.

On the basis of geometrical models finite element method
was applied — FIG.2b. Meshing was realized with the use
of SOLID95 element.

In order to carry out calculations it was necessary to
evaluate and establish initial and boundary conditions which
imitate phenomena in real system with appropriate accuracy.
The following assumptions were established (FIG.2c):

« the fifth vertebra of lumbar spine was immobilized (all
degrees of freedom of surface nodes were taken away). It
enabled displacements at last lumbar vertebrae, blocking
possible rotation,

» the second lumbar vertebra was loaded with forces:

700 N, 1000 N, 1300 N, 1600 N,
on whole surface,

* in third and fourth vertebra
the spine stabilizer was implant-
ed according to the operating
technique.

The mechanical properties for
analysis were as follows [6-8]: for
Ti-6Al-4V alloy: E=1.06-10° MPa,
v=0.33, for healthy spine: verte-
bras: E=1.15-104 MPa, v=0.30,
intervertebral disc: E=110 MPa,
v=0.40, for spine with the pro-
gressive osteoporosis: vertebras:
E=8000 MPa, v=0.30, interverte-

RYS. 2. Uktad odcinek ledzwiowy kregostupa — stabilizator transpedikularny: a)
model geometryczny, b) model po dyskretyzacji, c) zdyskretyzowany model z

przyjetymi warunkami brzegowymi.

FIG. 2. Lumbar spine — transpedicular stabilizer system: a) geometrical model, b)
meshed model, c) meshed model with the boundary conditions.

bral disc: E=4.2 MPa, v=0.45.

The scope of the analysis
included determination of relative
displacements of transpedicular
stabilizer and reduced stresses
in elements of analyzed system
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TABELA 1. Maksymalne wartosci wzglednych przemieszczen transpedikularnego stabilizatora kregostupa dla

réznych wartosci przytlozonego obcigzenia i kierunkow.

TABLE 1. Relative displacements of transpedicular stabilizer for different loads and directions.

Przemieszczenie
pomiedzy Srubami,
Displacement be-
tween screws
[mm]

Catkowite przemieszczenie,
Relative displacement
[mm]

Sita obcigza-

Jaca,
Load

[N]

Catkowite przemieszczenie,
Relative displacement
[mm]

Przemieszczenie
pomiedzy Srubami,
Displacement be-
tween screws
[mm]

Kregostup zdrowy Kregostup z postepujaca osteoporozg
oYy (04 Wzdiuz osi OZ (0)4 (04 Wzdtuz osi OZ
700 0,43 0,37 0,09 0,11 7,4 7,2 1,6 2,53
1000 0,61 0,53 0,12 0,16 10,6 10,3 23 3,62
1300 0,79 0,70 0,16 0,21 13,8 13,4 3,0 4,71
1600 0,97 0,86 0,19 0,26 16,9 16,4 3,6 5,83

TABELA 2. Maksymalne wartosci naprezen wyznaczone dla elementow uktadu odcinek ledzwiowy kregostupa

— stabilizator transpedikularny.
TABLE 2. Maximum equivalent stress values evaluated for the lumbar spine

Naprezenie zredukowane,
Equivalent stress

— transpedicular stabilizer system.

[MPa]
Sita obcia- Kregostup zdrowy, Kregostup z postepujaca osteoporozg,
zajgca Healthy spine Spine with the progressive osteoporosis
[N] tacznik-pret R tgcznik—pret ) v
nosny Sruby  Kregi nosny Sruby Kregi
Intervertebral Intervertebral
Connector-sup- Screws Vertebras disc (L3-L4) Connector— Screws Vertebras disc (L3—L4)
porting rod supporting rod
700 47 57 17 1,2 145 242 21 0,57
Il 1000 67 81 24 1,8 207 346 31 0,82 I
Il 1300 87 105 31 2,3 270 450 40 1,07 I
[ 1600 107 129 | 38 28 328 546 48 129 |
for healthy spine and spine with
— 5 progressive osteoporosis. The rela-

-
2T R-3K

- |

tive displacement is determined as
displacement of stabilizer elements
without displacement of the spine.
The muscle system of spine was
omitted in settlement of boundary
conditions. In the effect all the loads
and displacements of the parts of
spine were carried by stabilizer — ver-
tebras — intervertebral discs system.

Results

The results of the analysis of
relative displacements and equivalent
stresses of lumbar spine — transpedic-
ular stabilizer system (for healthy
spine and spine with the progressive
osteoporosis) are presented in TA-
BLE 1 and 2 and FIGs.3 and 4.

On the basis of the analysis it
was affirmed that for both healthy
spine and spine with progressive
osteoporosis the maximum relative

RYS. 3. Rozklad przemieszczen stabilizatora kregostupa przy obciazeniu
1600 N: a) na osi OX, b) na osi OY, c) na osi OZ (kregostup z postepujaca
osteoporoza).

FIG. 3. Displacements in the spine of stabilizer loaded with the force 1600 N:
a) OX axis, b) OY axis, c) OZ axis (spine with the progressive osteoporosis).

displacements were determined
along OZ axis (which is covered
with axis of compression force). The
values were equal to 0.97 and 16.90
mm respectively. Where as minimum
relative displacements along OX axis
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Dla potrzeb analizy przyjeto naste-
pujace zatozenia (RYS.2c):

* kreg L5 zostat unieruchomio-
ny poprzez odebranie wszystkim
weztom wchodzgcym w jego sktad
wszystkich stopni swobody, co
uniemozliwiato jego przemieszcza-
nie sie oraz ewentualng rotacje,

« kreg L2 zostat obcigzony réwno-
miernie na catej powierzchni sitami:
700 N, 1000 N, 1300 N, 1600 N,

* w kregu L3 i L4 zostat wprowa-
dzony stabilizator kregostupa zgodnie
z zaleceniami techniki operacyjne;j.

Dla potrzeb analizy przyjeto wtas-
nosci materiatowe odpowiadajgce
[6-8]: stopowi Ti-6AI-4V: E=1,06-10°
MPa, v=0.33, kregostupowi zdro-
wemu: kregom: E=1,15-10* MPa,
v=0.30, krgzkowi miedzykregowemu:
E=110 MPa, v=0.40, kregostupowi z
postepujgcg osteoporoza: kregom:
E=8000 MPa, v=0,30; krgzkowi mie-
dzykregowemu: E=4,2 MPa,v=0,45.

Przy ustalaniu warunkéw brze-
gowych analizy pominieto uktad
miesniowy kregostupa. W efekcie
cato$¢ obcigzen i przemieszczen

= o
.y !JI.
| E3E] w
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=
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segmentdéw kregostupa przenoszony
jest przez uktad stabilizator — kregi
— krazki miedzykregowe.

Zakres analizy obejmowat wyzna-
czenie stanu przemieszczen wzgled-
nych stabilizatora transpedikularnego
oraz stanu naprezen zredukowanych
w elementach analizowanego uktadu
dla kregostupa zdrowego i z postepu-
jacg osteoporozg. Przemieszczenie wzgledne rozumiane
jest jako przemieszczenie elementéw stabilizatora bez
uwzgledniania przemieszczen kregostupa.

Wyniki badan

Wyniki analizy stanu przemieszczen wzglednych oraz
naprezen zredukowanych, przeprowadzonej dla uktadu
odcinek ledzwiowy kregostupa — stabilizator transpediku-
larny (kregostupa zdrowego i z postepujgca osteoporozg)
przedstawiono w TABELACH 1i 2 oraz na RYS. 3i 4.

Na podstawie przeprowadzonej analizy stwierdzono,
ze zaréwno dla kregostupa zdrowego, jak i z postepujaca
osteoporozg maksymalne przemieszczenia wzgledne wy-
stepowaty wzdtuz osi OZ (pokrywajgcej sie z kierunkiem
dziatania sity osiowej). Wartosci te wynosity odpowiednio
0,97 i 16,90 mm. Natomiast najmniejsze wzgledne prze-
mieszczenia zlokalizowano wzdtuz osi OX i wynosity one
odpowiednio 0,19 3,57 mm przy maksymalnym obcigzeniu
uktadu sitg 1600 N — RY'S.3. Dodatkowo wyznaczono prze-
mieszczenie pomiedzy koncami srub (na poziomie L3 i L4)
zgodnie z kierunkiem dziatania sity osiowej (0$ OZ). Wartosé
przemieszczenia przy obcigzeniu uktadu maksymalng sitg
1600 N dla kregostupa zdrowego wynosito 0,26 mm, nato-
miast dla kregostupa z postepujgcg osteoporozg 5,83 mm.

W dalszej kolejnosci wyznaczono rozktad stanu naprezen
w uktadzie odcinek ledzwiowy kregostupa — stabilizator tran-
spedikularny. Stwierdzono, ze najwieksze wartosci naprezen
wystepowaty w srubach transpedikularnych w uktadzie od-
cinek ledzwiowy kregostupa — stabilizator transpedikularny
zaréwno dla kregostupa zdrowego, jak i z postepujaca

RYS. 4. Rozktad naprezen zredukowanych wystepujacych w: a) srubach, b)
taczniku — precie nosnym, c) kregach (L3-L4), d) krazku miedzykregowym,
podczas obcigzania uktadu sitg 1600 N (kregostup z postepujaca osteoporoza).
FIG. 4. Equivalent stresses in: a) the screws, b) connector — supporting rod,
c) the vertebras L3-L4, d) the intervertebral disc loaded with the force 1600
N (spine with the progressive osteoporosis).

and were equal to 0.19 and 3.57 mm for the maximum forces
of 1600 N. Additionally the displacement between the end
of screws (on L3-L4 segment) was determined. Value of
displacement for the maximum forces of 1600 N for healthy
spine was 0.26 mm, while for the spine with progressive
osteoporosis 5.83 mm.

Next, equivalent stresses in lumbar spine — transpedicular
system were determined. It was affirmed that the maximum
values of equivalent stresses were occurred in transpedicu-
lar screws for both healthy spine and spine with progressive
osteoporosis. The values were equal to 129 and 546 MPa
for the maximum forces of 1600 N — FIG. 4a, TAB. 2. In the
next step equivalent stresses for connector — supporting rod,
vertebras and intervertebral disc were determined. For both
healthy spine and spine with the progressive osteoporosis
the maximum equivalent stresses generated in connector
— supporting rod were near their contact place and were
adequate 107 and 328 MPa for the maximum forces of 1600
N — FIG. 4b. The maximum values of equivalent stresses
generated in vertebras (both healthy and with progressive
osteoporosis) were observed near the right lower trans-
pedicular screw on L4 segment. They were adequate 38 i
48 MPa for the maximum forces of 1600 N — FIG. 4c. The
maximum equivalent stresses generated in intervertebral
disc (L3-L4) during the maximum load forces of 1600 N
for healthy spine were 2.8 MPa, while for the spine with the
progressive osteoporosis 1.29 MPa — FIG. 4d.
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osteoporozg. Wartosci te wynosity odpowiednio 1291546 MPa
przy maksymalnym obcigzeniu sita 1600 N-RYS. 4a, TAB. 2.
W dalszej kolejnosci wyznaczono rozkfad naprezen dla tgcz-
nika — preta nosnego, kregow i krgzka miedzykregowego.
Zaréwno dla kregostupa zdrowego, jak i z postepujgcg os-
teoporozg maksymalne naprezenia generowane w uktadzie
tacznik — pret nosny wystepowaty w okolicach ich kontaktu
i wynosity one odpowiednio 107 i 328 MPa przy maksy-
malnym obcigzeniu sitg 1600 N — RYS. 4b. Maksymalne
naprezenia generowane w kregach (zaréwno zdrowych, jak
i z postepujgcg osteoporozg) zaobserwowano w miejscu
wprowadzania dolnej prawej Sruby transpedikularnej na
poziomie L4. Wynosity one odpowiednio 38 i 48 MPa przy
maksymalnym obcigzeniu uktadu sitg 1600 N — RYS. 4c.
Z kolei najwigksze naprezenia generowane w krgzku mie-
dzykregowym (L3-L4) podczas maksymalnego obcigzenia
sitg 1600 N wynosity dla kregostupa zdrowego 2,8 MPa,
natomiast dla kregostupa z postepujgcg osteoporozg 1,29
MPa — RYS. 4d.

Podsumowanie

Uzyskane wartosci przemieszczen wzglednych stabili-
zatora transpedikulanego (kregostup zdrowy) $wiadczg o
stabilnosci i odpowiedniej sztywnosci analizowanego ukta-
du. Niezaleznie od analizowanego elementu maksymaine
naprezenia zredukowane wystepowaty w tych samych okoli-
cach, zaréwno dla kregostupa zdrowego, jak i z postepujgca
osteoporozg. Najwieksze wartosci naprezen zredukowa-
nych wyznaczono w gornej prawej Srubie transpedikularnej
na poziomie L3 i wynosity dla kregostupa zdrowego 129
MPa i z postepujgcg osteoporozg 546 MPa. Uzyskane
w analizie wartosci naprezeh zredukowanych nie prze-
kroczyty granicy plastycznosci biomateriatu metalowego
(Rp02=790 MPa). Wigksze wartosci przemieszczen wzgled-
nych oraz naprezen zredukowanych wyznaczone dla kre-
gostupa z osteoporozg zwigzane sg ze zmniejszajgcg sie
gestoscig oraz demineralizacjg kregow.

Uzyskane wyniki analizy numerycznej stabilizatora
transpedikularnego z wykorzystaniem metody elementow
skonczonych stanowig cenng metodyke dla prawidtowego
zaprojektowania jego postaci, cech geometrycznych, do-
boru wtasnosci mechanicznych stabilizatora oraz stopnia
umochienia biomateriatu metalowego.

Podziekowania

Praca naukowa finansowana ze $rodkow na nauke w
latach 2010 — 2012 jako projekt badawczy.
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Conclusions

The calculation of relative displacements of transpedicu-
lar stabilizer (healthy spine) showed that the proposed type
of stabilizer enables correct stabilization of spine. Apart from
analyzed element the maximum equivalent stresses were
occurred in the same place both for healthy spine and spine
with the progressive osteoporosis. The maximum values of
equivalent stresses were determined in right upper trans-
pedicular screw (on L3 segment) and they were equal to 129
MPa for healthy spine and 546 for spine with progressive
osteoporosis. Equivalent stresses generated during the
numerical analysis did not exceed the yield point of metallic
biomaterial (R,,,=790 MPa). The biggest values of relative
displacements for spine with the progressive osteoporosis
are connected with the reducing bone density and vertebras
demineralization.

The result of biomechanical analysis for transpedicular
stabilizer and plate stabilizer obtained by FEM are very valu-
able for determination of construction features of the stabi-
lizer, and for selection of mechanical properties of metallic
biomaterial as well as it's degree of strain hardening .
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Wprowadzenie

Zwierzeta, a szczegolnie psy sg coraz bardziej doceniane
ze wzgledu na funkcje jakie zaczety petni¢ w spoteczen-
stwie. Wraz z wigkszg dbatoscig o mate zwierzeta domo-
we zaczeto coraz czesciej stosowac elastyczne metody
stabilizacji schorzen zwigzanych z ich uktadem kostnym.
Podstawowym celem tych metod jest zapewnienie mikro-
ruchow odtamoéw kostnych, ktére stymulujg powstawanie
regenerujgcej sie tkanki i roznicowanie jej struktury, po-
czgwszy od ziarniny przez tkanke widknistg i chrzestng, az
do uzyskania struktury kosci pierwotnej. Obecnie na tego
typu implanty wykorzystuje sie stale austenityczne Cr-Ni-
Mo. Wytwarzane z nich implanty to zaréwno stabilizatory
zewnetrzne — z ktérych tylko niektore elementy znajdujg sie
wewnatrz organizmu, jak rowniez stabilizatory wewnetrzne,
znajdujgce sie pod ciggtym wptywem zaréwno obcigzen, jak
i agresywnego srodowiska korozyjnego w postaci tkanek i
ptynow ustrojowych [1-5]. Odpornos$é¢ na korozje jest wiec
waznym aspektem, poniewaz jej brak moze doprowadzic¢
do niebezpiecznych dla zycia i zdrowia komplikacji, wy-
wotanych przedostawaniem sie do organizmu produktow
korozji. Miejscami inicjacji wzeréw mogg by¢ uszkodzenia
mechaniczne powierzchni, dlatego tez celem niniejszej
pracy byto okreslenie odpornosci korozyjnej implantow ze
stali Cr-Ni-Mo o strukturze austenitycznej stosowanych do
leczenia ztaman kostnych w weterynarii.

SURFACE DAMAGE OF
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IN VETERINARY
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Introduction

Animals, particularly dogs, are becoming more and
more appreciated for the function they have in our society.
Together with great care for small animals it has become
common to use flexible methods of stabilization for diseases
connected with skeleton. The basic aim of these methods is
assuring micromovements of bone fragments that stimulate
remodeling of bone by differentiation of its structure, begin-
ning with granulation tissue, through fibrous tissue and
cartilaginous tissue, up to obtaining the structure of primary
bone. Currently for this type of implants austenitic stainless
steel Cr-Ni-Mo is used. Implants produced from it are both,
external stabilizers — only some parts of which are inside
the body, and internal stabilizers which are under constant
influence of both, loads and aggressive corrosive environ-
ment such as tissues and body fluids [1-5]. Therefore, the
resistance to corrosion is a very important aspect, since its
lack can lead to dangerous for life and health complications,
caused by products of corrosion penetrating organism. Pit-
ting can initiate mechanical damage, therefore the aim of
this paper was to evaluate a corrosion resistance of implants
made of austenitic stainless steel Cr-Ni-Mo used in bone
fractures treatment in veterinary.

TABELA 1. Dane zwierzat oraz charakterystyka materiatlu do badan.
TABLE 1. Data of the animals and the characteristics of the materials for the test.

1 ELZS";ZZ 2 33;1d(:\r)]/is Kirschner Mikromed bo:éousr:ion
2 c:t(,) t% (; ?nr:::t:hs 5511di?lls Kirschner Medgal fu ﬁeljzzezzzsiln
3 fog age 45 o0 cays i Medg fll o urion
: oy 10 cays i Medgo fll o urion
. Hoa.bover 2 daye arscmer | pone anior
6 calftS’ ?n;nr;::hs 4422dir;s Kirschner Medgal bonzerousrt\ion
! gl)egs,’allztt; 112 6?33;:;'8 Kirschner Medgal bonzerousr:ion
8 g(i)e;:;zte: 11 5555d(zjar;/is Kirschner Mikromed bonzgousr:ion
9 kot, 10 m-c 49 dni Kirschner brak danych brak danych
cat, 10 months 49 days no data no data
i w00 30 days iz Medgl el facton
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Metodyka

Badaniu odpornosci korozyjnej poddano 27 implantow
w postaci drutéow Kirschnera ze stali Cr-Ni-Mo o strukturze
austenitycznej zgodnych z normg ISO 5832-1:2007 [6],
wyprodukowanych przez firmy Medgal i Mikromed, ktére
podzielono na 50 prébek. Implanty uzyskano z Katedry Nauk
Klinicznych znajdujgcej sie w Szkole Gtéwnej Gospodarstwa
Wiejskiego w Warszawie oraz z Kliniki Matych Zwierzat ,Be-
mowo”. Dane zwierzat takie jak: rasa, wiek, czas implantaciji,
rodzaj zastosowanego stabilizatora, metoda stabilizacji,
producent implantu oraz wynik przeprowadzonego leczenia
zostaty przedstawione w TABELI 1. Badana grupa zwierzat
z wszczepionymi implantami sktadata sie z siedmiu pséw i
trzech kotow. Wsréd implantéw, wybrano te, ktére charak-
teryzowaty sie najwiekszymi uszkodzeniami mechanicz-
nymi powierzchni. Dlatego tez gtdwnym kryterium doboru
implantéw do badan odpornosci na korozje wzerowg byty
uszkodzenia mechaniczne powierzchni, czas implantacji
oraz wynik przeprowadzonego leczenia.

Nastepnie odpowiednio przygotowane prébki pogrupo-
wano oraz oznaczono. Przyktadowy opis implantéw wszcze-
pionych u zwierzecia numer 1 przedstawiono na RYS. 1.

Methods

The test of corrosion resistance was performed on 27
implants (Kirschner wires) made of the austenitic stainless
steel Cr-Ni-Mo in accordance with ISO 5832-1:2007 stand-
ard [6], manufactured by Medgal and Mikromed companies,
which were divided into 50 samples. Implants were obtained
from the Department of Clinical Science located in Warsaw
University of Life Sciences — SGGW and from Small Animals
Clinic “Bemowo”. Data such as: breed, age, implantation
time, type of stabilizer used, method of stabilization, manu-
facturer of the implant and the result of the treatment are
presented in TABLE 1. Researched group of animals with
implants consisted of seven dogs and five cats. Among the
implants those with the biggest mechanically damaged sur-
faces were chosen. Therefore, the main criteria for choosing
implants for the test of the pitting corrosion resistance was
the surface damage, time of implantation and the result of
the treatment.

Next, properly prepared samples were grouped and
marked. The sample description of the wires implanted in
animal no 1 was presented in FIG. 1.

The first stage of the test was a microscopic observations
and taking photos of the damaged

.-ire | surface in optical microscope MST

o — - - ::;_- . e equipped with Nikon E5400 digital
— E T —— P sCly ] camera. Then, the observation of the
I . S Tar = surface in the Scanning Electron

Lo=0 .. Lul
FLEFRL

= Microscope SUPRA'25 was made
and thanks to the EDS attachment
(Energy Dispersive X-Ray Spectros-
copy) made of EDAX, the analysis of

chemical composition for all the ele-

RYS. 1. Schemat oznaczenia implantéw wszczepionych psu: a - oznaczenie
probek implantu numer 1, b - oznaczenie prébek implantu nr 2.

FIG. 1. The scheme of marking the implants inserted in dog: a - marking
the sample of the implant no 1, b - marking the sample of the implant no 2.

ments found on the surface of chosen
samples was conducted.
During the next stage the surface

Pierwszy etap badan polegat na ocenie mikroskopowe;j
oraz wykonaniu zdje¢ uszkodzonych powierzchni w mi-
kroskopie stereoskopowym MST zoom PZO z dodatkowg
przystawka, w ktdrej zamontowano aparat cyfrowy Nikon
E5400. Nastepnie dokonano obserwacji powierzchni w ska-
ningowym mikroskopie elektronowym SUPRA25 i dzieki
przystawce EDS (Energy Dispersive X-Ray Spectroscopy)
firmy EDAX przeprowadzono analize sktadu chemicznego
dla wszystkich pierwiastkéw wystepujacych na powierzchni
wytypowanych prébek.

Kolejny etap obejmowat ocene wielkosci uszkodzen me-
chanicznych przy wykorzystaniu profilografometru Surtronic
3+ firmy Taylor Hobson Precision. Dzieki temu uzyskano
wartosci parametru chropowatosci Ra, ktérego wartosé¢ dla

roughness was checked with the use

of the Surtronic 3+ profilographometer
made by Taylor Hobson Precision. As a result, a surface
roughness parameter (Ra) was obtained, the value of which,
for the electrochemically polished and passivated surface,
cannot be exceeded is Ra<0.16 pm.

The last stage of the test was to estimate the corrosion
of chosen implants, conducted by recording of the anodic
polarization curves in program VoltaMaster4 in accordance
with PN-EN ISO 10993-15 [7].

The VoltaLab® PGP 201 system made by Radiometer for
electrochemical tests was. Diagram of the corrosion tests
stand was presented in FIG. 2.

Testing of each sample began with determination open
circiut potential Eqcp, then anodic polarization curves
were registered. The scan rate were equal to 1mV/s.

powierzchni polerowanej elektrolitycznie
i pasywowanej chemicznie nie powinna
przekraczaé dla implantéw krétkotrwatych
Ra<0,16 pym.

Ostatnim etapem badan byta ocene
odpornosci korozyjnej wytypowanych
implantéw przeprowadzona w oparciu o
rejestracje krzywych polaryzacji anodo-
wej w programie VoltaMaster4 zgodnie z
normg PN-EN ISO 10993-15 [7]. Krzywe
uzyskano dzieki zastosowaniu metody
potencjodynamicznej z jednoczesnym ||
zastosowaniem systemu VoltaLab® PGP

201 firmy Radiometr. Stanowisko do
badan odpornosci na korozje wzerowg
przedstawiono na RYS. 2.

RYS.2. Stanowisko do badan odpornosci na korozje wzerowg
FIG.2 Diagram of the corrosion tests stand
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Badanie kazdej probki rozpoczynato sie od wyznaczenia
potencjatu otwarcia Ep, @ nastepnie zaczynano rejestrowac
krzywe polaryzacji anodowej. Zmiana potencjatu naste-
powata w kierunku anodowym z szybkoscig 1mV/s. Gdy
osiggnieto warto$¢ pragdu anodowego i=1 mA/cm? kierunek
polaryzacji byt zmieniany, co pozwolito na rejestracje krzy-
wej powrotnej. Dzigki tak otrzymanym krzywym polaryzacji
anodowej mozliwe byto wyznaczenie typowych wielkosci
opisujgcych korozje wzerowg takich jak np.: potencjat
korozyjny E,, (V), potencjat przebicia E,, (V), potencjat
repasywacji E., (V), opor polaryzacyjny R, (Q-cm?), a takze
gestosé pradu korozyjnego i, (NA/cm?).

Wyniki

Przyktadowy wynik obserwacji w skaningowym mikro-
skopie elektronowym przedstawiono na RYS. 3. Dzieki
przystawce EDS mozliwa byta analiza jakosciowa, jak i
ilosciowa powierzchni wytypowanych prébek. Przyktadowe
wyniki przeprowadzonej obserwac;ji zostaty przedstawione
na RYS. 4. Z uzyskanych danych wynika, ze na powierzchni
probek wystepowaty gtéwne pierwiastki stopowe stali Cr-Ni-
Mo, takie jak: chrom, nikiel, molibden i zelazo. Dodatkowo w
kazdym przypadku wystgpity réwniez pierwiastki organicz-
ne. W wiekszos$ci prébek byt to krzem, jak rowniez fosfor
i wapn ktoére sg sktadnikami uktadu kostno-stawowego.
Najwieksza ilo$¢ pierwiastkéw budulcowych organizmu
wystgpita w przypadku probki 1.2.c. Dodatkowo w przypadku
probek 1.2.c, 2.1.ai 7.2.a zostata wykryta obecnos¢ tlenu,
ktéry moze by¢ pozostato$ciami po warstwie pasywnej
wszczepow.

As the value of anodic current density i=1 mA/cm? was
reached, the direction of polarization was changed, which
enabled to register the return curve. Thanks to obtained
anodic polarization curves it was possible to determine
typical parameters describing pitting corrosion such as:
corrosion potential E., (V), breakdown potential E, (V),
repassivation potential E., (V), polarisation resistance R,
(Q-cm?) and corrosion current density — i, (NA/cm?).

Results

The sample result of the observation in Scanning Electron
Microscope is presented in FIG. 3. Thanks to EDS analyses
both, quality and quantity analysis of the surface of chosen
samples were possible. The sample results of conducted the
observations are presented in FIG. 4. Obtained results show
that on the surface of the samples mainly alloy elements of
steel Cr-Ni-Mo such as: chrome, nickel, molybdenum and
iron were found. In addition, in each case organic elements
were found as well. In most samples it was silicon and in
addition, phosphorus and calcium, which are components
of osteoarticular system. The biggest number of building
elements of organism was found in the case of the sample
1.2.c. Furthermore, in the samples 1.2.c, 2.1.a and 7.2.a
the presence of oxygen which remains after damage of the
passive layer was detected.

After conducted evaluation of the samples quality, po-
tentiodynamical test of pitting corrosion resistance was
carried out. Obtained for polarization curves were in the
shape of histeresis loop which indicates the process of
pitting corrosion. Therefore, for each

] obtained anodic polarization curve,
areas of chemical passivation were
observed. The example of logarythmic
curve for the implant no 1 and sample
results of conducted analysis were
presented in FIG. 5 and in the TABLE
2. In comparison to the tests carried
out by Marciniak which showed that
the breakdown potential E, for the
implants made of austenitic stainless

RYS. 3. Obraz powierzchni prébki nr 1.2.c.
FIG. 3. The surface of the sample no 1.2. c.

Po przeprowadzonej ocenie jakosci prébek wykona-
no potencjodynamiczne badanie odpornosci na korozje
wzerowg. Uzyskane dla stali Cr-Ni-Mo krzywe polaryza-
cji charakteryzowaty sie ksztaitem petli histerezy, ktéra
wskazuje na przebieg korozji wzerowej. Dlatego tez dla
kazdej z uzyskanych krzywych polaryzacji anodowej mozna
zaobserwowac obszary wystepowania pasywacji perfek-

steel Cr-Ni-Mo in its initial state is in
the range of +687 mV++1016 mV,
it appears that that obtained values
of breakdown potential E,,=+663
mV++839 mV prove a good corrosion resistance of im-
plants despite surface roughness [8]. Performed tests also
show that the time of implantation influenced the corrosion
resistance of implants made of Cr-Ni-Mo steel. The shorter
the implantation time, the higher the values of breakdown
potential E, and the faster the time of repassivation.

cyjnej i ubogiej. Przyktad krzywych [
logarytmicznych dla implantu nr 1
oraz przyktadowe wyniki przepro- |
wadzonych analiz przedstawiono na |
RYS. 5 oraz w TABELI 2. W poréw- |
naniu do badanh przeprowadzonych .'
przez zespot prof. Marciniaka, ktore
wykazaty ze potencjat przebicia E,, |-
dla implantéw wykonanych ze stali |
Cr-Ni-Mo o strukturze austenitycznej |
w stanie wyjsciowym zawiera sie
w granicach +687 mV++1016 mV,

Pu o po Im oam

wynika ze otrzymane wartosci poten-
cjatu przebicia E,,,=+663 mV++839
mV Swiadczg o dobrej odpornosci
korozyjnej implantéw mimo uszko-
dzen mechanicznych powierzchni [8].

1.2.c.

sample 1.2.c.

RYS. 4. Analiza sktadu pierwiastkowego wytypowanego obszaru dla préobki

FIG. 4. The analysis of the composition of elements of a chosen area for the
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TABELA 2. Przyktadowe wyniki badan.
TABLE 2. The sample test results.

Nr prébki Evo/Ecorr R, ikorlicorr
Sample num- [mV] [kohm-cm?] [nA/cm?]
ber
11a -80 +718 +132 1260 20,63 0,34
12.a 138 +682 42 2000 13,00 0,42
120 60 +671 114 2130 12,21 0,03
12.c 78 +914 +93 1070 24,30 0,48
2.2b 72 +972 +160 5100 5,10 0,16
3.1.a 164 +601 +45 4160 6,25 0,28
42b 113 +484 34 1280 20,31 0,46
51.a 251 +617 24 1380 18,84 0,86
52.a 02 +575 2 357 72,84 0,37
6.1.a +369 +775 +270 3340 7,78 0,86
6.2 99 +588 +50 1020 25,49 0,50
7.2.a 258 +396 121 1170 22,22 0,65
7.3.a 149 +331 67 17 1514,27 0,61
81a 143 +627 +52 1840 14,13 0,28
8.1.d -268 +862 140 433 59,99 0,42
83a 110 +987 +90 1070 24,30 0,23
91a 105 +361 54 658 39,52 0,03
9.2.a 141 +1388 8 1970 13,20 0,84
101.a 149 +681 +158 591 44,00 0,60
10.7.a 41 +726 +154 1700 15,29 0,50
10.8.a 72 +1381 +42 1100 23,64 0,85

Z przeprowadzonych badan wynika rowniez, ze czas
implantacji wptywat na odpornos¢ korozyjng implantéw
wykonanych ze stali Cr-Ni-Mo. Im krétszy czas implantacji,
tym warto$ci potencjatu przebicia E,, byly wyzsze i proces
repasywacji przebiegat szybciej. Najbardziej korzystne
wartosci sredniego potencjatu przebicia E,, otrzymano dla
czasu implantacji 49+55 dni i chropowatosci powierzchni
Ra,, € <0,35+0,40> ym, najmniej korzystne zas po 63 dniach
i Ra,=0,65 pm.

Na odpornos¢ na korozje wzerowg analizowanych dru-
téw miat wpltyw takze gatunek zwierzecia, u ktdrego zostat
wszczepiony implant. Implanty wszczepione przez taki sam
okres czasu psom i kotom, czyli w okresie implantacji 42+49
dni, charakteryzowalty sie znacznie wigkszymi wartosciami
$redniego potencjatu przebicia E, . dla wszczepow zasto-
sowanych do stabilizacji kostnej kotéw — RYS. 6. Moze to
wynika¢ z: réznic w —

The most beneficial values of the average breakdown po-
tential E, were obtained for the implantation time of 49 + 55
days and for the surface roughness of Ra,, € <0.35+0.40>
um, the least beneficial turned out to be after 63 days and
Ra,=0.65 pm.

The pitting corrosion resistance of wires was influenced
also by the type of an animal, in which the implant was
inserted. Implants inserted in the same period in cats and
dogs, which is the time of implantation of 42+ 49 days, had
higher values of the average breakdown potential for the
implants used for bone stabilization in case of cats — FIG. 6.
It can be a result of: differences in physiological solution of
cats and dogs, the amount of organic materials deposited on
the implants, the bone thickness, type of fracture, predisposi-
tion of particular species to heal the fracture and damage of
soft and hard tissues and also the age of treated individual.
Among indi-

sktadzie ptynow fizjo- 1

viduals, whose

logicznych pséw i ko- s i o e o g :__- implants were
tow, ilosci materiatow ] 1 ¥ tested, cats
organicznych osiad- | % . =~ F ab:s " belonged to
tych na implantach, . - - | o - the youngest
grubosci kosci, charak- il " | | AT — the average
teru danego ztamania, | r AR L age was 8.3
predyspozycji danego T month, in case
gatunku do gojeniafi™ i of dogs — 24
sie ztaman i uszko- | months.

dzen tkanek miekkich
oraz twardych, a takze
wieku leczonego osob-
nika. Wsréd osobni-
kow, ktdrych wszczepy
badano koty nalezaty
do najmtodszych — ich
Srednia wieku wynosita
8,3 miesigca, a pséw
— 24 miesigce.

RYS. 5. Przyklad uszkodzen mechanicznych powierzchni implantéw - a oraz
odpowiadajace im krzywe polaryzacji anodowej - b.

FIG. 5. The example of surface damage of implants - a, and appropriate to
them anodic polarization curves - b.
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RYS. 6. Wptyw czasu implantacji na srednig wartos¢ potencjatow przebicia
E, . dla implantéw wszczepionych psom i kotom.

FIG. 6. The influence of the time of implantation on the average value of bre-
akdown potential for the implants injected in dogs and cats.

Podsumowanie

Zarowno druty wyprodukowane przez firme Medgal, jak
i Mikromed pomimo zaobserwowanych uszkodzen mecha-
nicznych powierzchni cechowaty sie dobrg odpornoscig
korozyjng po usunieciu z ciata zwierzecia. Uzyskane war-
tosci potencjatu przebicia byty porownywalne dla obu firm.
Potwierdzajg to rowniez obserwacje kliniczne, podczas
ktorych nie zaobserwowano odczynow okotowszczepowych.
W jednym tylko przypadku u psa (implanty nr 10) wystgpito
ropne zakazenie podczas stabilizacji drutami firmy Medgal,
ale nie miato to wptywu na uzyskane wysokie potencjaty
przebicia analizowanych prébek.
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Conclusion

Both wires manufactured by company Medgal and
Mikromed, despite the observed surface damage, had a
good corrosion resistance after removal. The obtained val-
ues for the breakdown potential were comparable for both
manufacturers. It is also proved by the clinical observation,
during which no reaction around the implantation site was
observed. Only in one case of a dog (implant no 10) a septic
infection occurred during the stabilization with the Medgal
implants, however it did not have any influence on high
breakdown potential of the analyzed samples.
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Wprowadzenie

Metoda osteosyntezy srdodszpikowej ryglowanej obok
zespolen ptytg i wkretami oraz samymi wkretami kostnymi,
jest jedng z najczesciej stosowanych operacyjnych metod
leczenia ztaman kosci dtugich [1-5].

Gwozdziowanie $rodszpikowe ryglowane moze byé
stosowane w wielu typach ztaman kosci dtugich i nalezy
do matoinwazyjnych metod, a wyniki leczenia sg bardzo
dobre [6-8].

Na bazie aktualnych doswiadczen klinicznych oraz pre-
zentowanego w literaturze stanu wiedzy mozna stwierdzic,
ze nie w petni rozpoznane zostaty zagadnienia doboru
cech geometrycznych i konstrukcyjnych stosowanych
gwozdzi srodszpikowych na tle uwarunkowan i zjawisk
biofizycznych zachodzgcych w kosci, a wiec w szczegol-
nosci zwigzanych z warunkami biomechanicznymi. Brak
jest rozwazah modelowych dotyczgcych relacji stanu
naprezen i przemieszczen w zespoleniu stanowigcym
podstawe optymalnego doboru nie tylko cech geome-
trycznych gwozdzi i sposobu ryglowania, ale takze doboru
wiasnosci mechanicznych biomateriatow gwozdzi [1,9-19].

Wiadomo, ze postac konstrukcyjna elementéw gwozdzi
i wiasnosci biomateriatu majg decydujacy wptyw na sztyw-
no$¢ uktadu gwoézdz — odtamy kostne, od ktorej ostatecznie
zalezg jakos¢ stabilizacji i aktywizacja zrostu kostnego [1,9].

Ocena jakosci biomechanicznej uktadéw ko$é — gwdzdz
srédszpikowy, przy réoznych sposobach ryglowania,
ocena stanu naprezen i przemieszczenh w elementach
systemu osteosyntezy srodszpikowej, zdetermino-
wanie obszarow materiatu i kosci najbardziej wytezo-
nych, w ktérych istnieje niebezpieczenstwo uszkodzen
mechanicznych, stanowi cel przedstawionej pracy.

Metodyka

W badaniach wykorzystano model numeryczny kos$ci
opracowany w Laboratiorio di Technologia dei Materiali,
Istituti Ortopedici Rizzoli o dtugosci 455 mm, $rednicy trzo-
nu 28 mm oraz $rednicy kanatu szpikowego 12 mm. Dla
potrzeb obliczen przyjeto wartos¢ modutu Young’a réwng
E=18600 MPa i liczbe Poisson’a v=0,3. Modele geome-
tryczne ryglowanych gwozdzi srodszpikowych wykonano
na podstawie dokumentacji technicznej w programie AN-
SYS. Dla potrzeb analizy przyjeto wtasnosci materiatowe
odpowiadajgce witasnosciom stopu Ti-6Al-4V: E=1,1-10°
MPa, liczba Poisson’a v=0,33. Do zatozonych cech geo-
metrycznych koéci udowej dobrano gwo6zdz $rodszpikowy
ryglowany, o wymiarach 360+11 mm, produkowany przez
BHH Mikromed w Dgbrowie Gérniczej. Kanat szpikowy
nominalnie byt wiekszy o okoto 1 mm od S$rednicy wpro-
wadzonego gwozdzia, co wynika z praktyki kliniczne;j.

FEM ANALYSIS OF LOCKED
INTRAMEDULLARY NAILS
USED FOR FEMUR FRACTURES
TREATMENT

W.KaJszer*, A.KAJZER, J.SZEWCZENKO, J.MARCINIAK

SiLEsIAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

INSTITUTE OF ENGINEERING MATERIALS AND BIOMATERIALS,
18a KoNARskIEGO STREET, 44-100 GLiwice, PoLAND

* E-MAIL: WOJCIECH.KAJZER@POLSL.PL

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 54-57]

Introduction

The method of locked intramedullary osteosynthesis
next to anastomosis using plates, screws and bone screws
only is one of the most commonly used surgical methods of
fractures treatment of long bones [1-5].

Locked intramedullary nails can be used in many types
of long bones fractures and their application is said to be
minimal invasive method, with very good results of treat-
ment [6-8].

On the basis of current clinical research and presented
in literature state of the art, one can assume that problems
connected with selecting geometrical and structural proper-
ties of intramedullary nails on the background of biophysical
factors and effects occurring in a bone and, consequently,
particularly connected with biomechanical conditions, have
not been fully recognized. Furthermore, there is also lack in
model consideration concerning relation between stresses
and displacements in which is the basis of optimal selec-
tion not only of geometrical properties and type of locking,
but also of mechanical properties of nails’ biomaterials
[1,9-19].

It is known that the structural form of nail elements and
the properties of biomaterial have crucial influence on
the stiffness of nail-bone chips system, on which the final
quality of stabilization and the activation of bone union are
dependant [1,9].

The evaluation of the quality of biomechanical systems
bone - intramedullary nail, with different types of locking,
the evaluation of the state of stresses and displacements
in elements of the intramedullary osteosynthesis system,
determining the max. strain areas of the material and the
bone, in which there is a danger of mechanical damage, is
the aim of this paper.

Material and methods

In the FEM analysis numerical model of a bone 455 mm
long, with shaft diameter of 28 mm and medullar canal diam-
eter of 12 mm, worked out in Laboratiorio di Technologia dei
Materiali, Istituti Ortopedici Rizzoli was used. For the benefit
of calculations the values of Young’s modulus E=18600 MPa
and Poisson’s ratio u=0.3 were adopted. Geometrical mod-
els of locked intramedullary nails were made on the basis of
technical documentation in ANSYS program. The following
material properties corresponding with properties of Ti-6Al-
4V alloy were assumed: E=1.1-10° MPa, Poisson’s ratio
v=0.33. For the assumed geometrical properties of femur a
locked intramedullary nail, size 360+11 mm, manufactured
by BHH Mikromed in Dabrowa Gornicza was selected.
Medullar canal was nominally 1 mm bigger than the diam-
eter of nail implanted, which is a result of clinical practice.
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RYS. 1. Model numeryczny analizowanego uktadu
kos¢ udowa — gwo6zdz srodszpikowy: a) model geo-
metryczny, b) model po dyskretyzaciji, c) element
skonczony typu SOLID 92.

FIG. 1. Numerical model of analyzed femur - in-
tramedullary nail system a) geometrical model, b)
model after discretization, c) final element of SOLID

92 type.

Zasymulowano ztamanie skosne, pod katem 30° i odlegtosci
miedzy odtamami 0,2 mm. Podczas analizy uwzgledniono
wartos$¢ granicy plastycznosci stopu Ti-6Al-4V R,=780 MPa
w celu ustalenia obszaréw modelu w ktérych zostata ona
przekroczona.

Na bazie modeli geometrycznych — RYS. 1a wygenero-
wano siatki elementéw skonczonych, ktére przedstawiono
na RYS. 1b. Do dyskretyzacji modeli wykorzystano element
skonczony typu SOLID92, wykorzystywany do analizy prze-
strzennych bryt. Ten typ elementu okreslony jest poprzez 10
weztéw posiadajgcych 3 stopnie swobody w kazdym wezle
(przemieszczenia w kierunku x, y, i z) — RYS. 1c.

Analizie poddano ukfad ztamana ko$¢ udowa — gwozdz
$rodszpikowy dla réznych sposobow jego ryglowania— RYS.
2. Réznity sie one umiejscowieniem rygli i ich iloscig. Wer-
sje ryglowania oznaczono zgodnie z numeracjg otworéw,
w ktérych umieszczone byty sruby ryglujgce. Otworom
przypisano numery od 1 do 6, poczawszy od gornej (proksy-
malnej) czesci gwozdzia. | tak np. model 1_3_5 odpowiada
sposobowi ryglowania, w ktérym wprowadzono rygle do
otworunr 1, 3i5.

W trakcie badan wyznaczano stan przemieszczen,
odksztatcen oraz naprezen w elementach uktadu. Dla
przeprowadzenia obliczen niezbedne byto okresle-
nie i nadanie warunkéw poczgtkowych i brzegowych,
ktére z odpowiednig doktadnos$cig odwzorowywa-
ty zjawiska zachodzgce w uktadzie rzeczywistym.
Dla potrzeb analizy przyjeto nastepujgce zatozenia:

» dolna czes¢ kosci zostata unieruchomiona poprzez
odebranie weztom lezgcym na ptaszczyznie wszyst-
kich stopni swobody, co umozliwiato przemieszczanie
nasady w osi kosci, blokujgc jej ewentualng rotacje,

il o e R S TR el e, = == L T

RYS. 2. Przyktadowe warianty utozenia rygli w
gwozdziach: a) 2_3, b) 1_5,c) 1_3_5,d) 1_3_6, e)

Oblique fracture at the angle 30° and distance between
fracture gap 0.2 mm was simulated. During the analysis
the value of yield point of Ti-6Al-4V alloy R,=780 MPa was
taken into consideration in order to establish areas of the
model in which it was exceeded.

On the basis of geometrical models — FIG. 1a mesh of
finite elements was generated, which is presented in FIG.
1b. For discretization of models finite element SOLID92
used for spacial analysis of solids was applied. This type
of element is determined by 10 nodes with 3 degrees of
freedom in each node (displacements in directions x, v,
and z) - FIG. 1c.

The analysis was subjected to broken femur - intramed-
ullary nail system for different types of lockings — FIG.2.
The difference was in the placement of locks and their
quantity. Versions of lockings were marked in accord-
ance to the numeration of holes, in which locking screws
were placed. Holes were assigned to numbers from 1 to
6, beginning with the upper (proximal) part of the nail. As
a consequence, model 1_3_5 corresponds with the type of
locking, in which locks were inserted into holes 1, 3 and 5.

RYS. 3.
Schema-
tyczna pre-
zentacja
warunkow
brzegowych
zastoso-
wanych w
badaniach
numerycz-
nych.

FIG. 3. Loa-
ding sche-
me of mo-
del.
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TABELA1.Wartosci sitdziatajagcych nakosé¢ udowa[1].
TABLE 1. The values of forces influencing femur [1].

R M T
L x |y z x |y z X | vy I
|[494 | 0 |-1824]-494] 0 [ 1208 | -54 [ -21 ] 0 |f

» czes¢ blizszg kosci udowej obcigzono wg schematu
przedstawionego na RYS. 3. Zastosowano obcigzenia
przedstawione w TABELI 1, Zatozone w badaniach war-
tosci sit odpowiadaty maksymalnym wartosciom uzyski-
wanym podczas fazy przenoszenia ciezaru ciata przez
jedng konczyne w trakcie chodu cztowieka o masie 70 kg,

Naprezenia i odksztatcenia uzyskane w wyniku analiz
sg wartosciami redukowanymi wedtug hipotezy Hubera
— Misesa — Henckiego.

Wyniki

Maksymalne wartosci przemieszczen, odksztatcen i
naprezen uzyskane w wyniku obliczen przeprowadzonych
dla uktadu ko$¢ udowa — gwézdz srédszpikowy wykonany
ze stopu Ti-6Al-4V zestawiono w TABELI 2. Przyktadowy
rozktad naprezenh zredukowanych zobrazowano dla wariantu
1_6 - RYS. 4-6.

Podsumowanie

Na podstawie wynikéw analizy numerycznej stwierdzo-
no, iz najwieksze naprezenia wystepowaty dla modeli z
dwoma srubami ryglujgcymi, umieszczonymi w najwiekszej
odlegtosci sposrod analizowanych modeli - wariant 1_6
na styku rygla z gwozdziem (styk punktowy) gdzie zostata
przekroczona wartos¢ granicy plastycznosci dla stopu Ti-
6Al-4V R,=780 MPa — RYS. 5-6 oraz TABELA 2. Kolejne
zblizanie do siebie rygli — wariant 1_5, 1_4, powodowato
zmniejszenie maksymalnych wartosci uzyskanych napre-
zen. Najmniejsze wartosci naprezenia zaobserwowano
zastosowania ryglami — TABELA 2. Zblizone wartosci na-
prezen na styku gwo6zdz — rygle, zaobserwowano rowniez
dlamodeli:1_2 3,1 2 3 50raz1_2_3 6, zczego mozna
wnioskowac, ze wprowadzenie dodatkowych rygli w modelu
wynikow. Podsumowujgc przeprowadzong analize mozna
stwierdzi¢, ze we wszystkich mozliwych do zastosowania
kombinacji ryglowania na najwieksze wartosci naprezen
bedg narazone punkty kontaktu rygli z gwozdziem lezace
najblizej siebie po obu stronach szczeliny ztamania, np.
warianty: 1_6, 2_3, 1_4 itp. Analizujgc jednak caty gw6zdz
mozna zauwazy¢, ze wartosci naprezen poza miejscami
kontaktu rygli z gwozdziem nie przekraczajg granicy pla-
stycznosci dla stopu Ti-6Al-4V R,=780 MPa.

Ponadto stwierdzono, iz maksymalne wartosci prze-
mieszczenia zredukowanego dla wariantu 1_6 wynosity
40,295 mm. Natomiast dlawariantu1 2 3 4 5 6-26,126
mm - TABELA 2.

Uzyskane wyniki mogg stuzy¢ do okreslenia miejsc w
gwozdziach srédszpikowych o najwiekszym wytezeniu,
a nastepnie przeprowadzeniu w nich badan odpornosci
korozyjnej w warunkach in vitro.

Podziekowania

Praca naukowa finansowana ze $rodkéw na nauke
w latach 2010 - 2012 jako projekt badawczy nr N N507
513338.

TABELA 2. Wyniki analizy numerycznej dla zatozo-
nego sposobu obciazenia.

TABLE 2. Results of numerical analysis for assumed
type of load.

Przemiesz-  Odksztatce- Naprezenia

. czenia [mm] nia € [%] o, [MPa]

v&’:r'}f:tt Displacements Von. Mises Von Mises

[mm] Strain € [%] Stress o, [MPa]
z b2 b2

2.6 31,239 2,7 2063
2.5 30,048 2,6 1986
2.4 28,967 8,5 2513
246 28,297 6,6 2087
2.3 27,733 2,8 1725
236 27,193 2,3 1694
2835 27,152 2,3 1693
1.6 40,295 6,7 3002
1.5 38,086 6,4 2827
1.4 35,898 9,4 2609
146 34,931 6,9 2560
1.3 6 32,567 5,1 2256
1.8 8 32,513 5,0 2251
1.2 6 30,742 2,3 1707
125 29,590 2,3 1603
1.2 4 28,553 8,4 2508
123 27,378 2,7 1392
1235 26,818 2,3 1365
1236 26,859 2,3 1366
123456 26,126 2,8 1366

In the course of the work, displacements, strains and
stresses, depending on the assumed mechanical proper-
ties, were calculated. In order to carry out the calculations,
appropriate initial and boundary conditions reflecting phe-
nomena in real system were determined. The following
assumptions were set:

* lower part of the femur was immobilized (all degrees
of freedom of nodes on external surfaces of condyles were
taken away),

 proximal part of femur was loaded according to the
scheme presented in FIG. 3. The applied loading was pre-
sented in TABLE 1.

The obtained stresses and strains were reduced values
according to the Huber-Misses-Henck hypothesis.

Results

The maximum obtained values of displacements, defor-
mations and stresses as a result of calculations conducted
for the system femur - intramedulary nail made of Ti-6Al-
4V alloy were presented in TABLE 2. Equivalent stresses
distribution is shown for variant 1_6 in FIG. 4-6.

Conclusion

On the basis of the results of numerical analysis it was
stated that the highest stresses occurred for models with two
locking screws, placed in the longest distance among ana-
lyzed models — variant 1_6 at the contact between the lock
and the nail (point contact), where the value of yield point for
Ti-6Al-4V alloy R,=780 MPa was exceeded — FIG. 5-6 and
TABLE 2. Consecutive approaches between locks — vari-
ant 1_5, 1_4, caused decreasing of maximum values of the
obtained stresses The lowest values of stresses were
to use — TABLE 2. Similar values of stresses at the contact
between the nail and the lock were observed also for models
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RYS. 4. Rozkiad naprezen zredukowanych kosci
w obszarze ztamania: a) wartosci maksymalne, b)
wartosci ograniczone do 250 MPa — wariant 1_6.
FIG. 4. Reduced stresses distribution of femur in
the area of a fracture: a) maximum values, b) values
limited to 250 MPa — variant 1_6.
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RYS. 6. Rozktad naprezen zredukowanych w
gwozdziu w obszarze rygli dalszych: a) wartosci
maksymailne, b) wartosci ograniczone do 780 MPa
— wariant 1_6.

FIG. 6. Reduced stresses distribution of femur in the
area of further locks: a) maximum values, b) values
limited to 780 MPa — variant 1_6.
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RYS. 5. Rozklad naprezen zredukowanych w
gwozdziu w obszarze rygli blizszych: a) wartosci
maksymalne, b) wartosci ograniczone do 780 MPa
— wariant 1_6.

FIG. 5. Reduced stresses distribution of femur in the
area of closer locks: a) maximum values, b) values
limited to 750 MPa — variant 1_6.

1.2 3,12 3 5and1_2 3 6, which can lead to conclusion

not influence significantly the values of obtained results.
Summarizing conducted analysis it can be stated that for
all locking combinations, the max. stresses are observed in
the locks lying closest to each other on the both sides of the
fracture eg: 1_6,2_3, 1_4 etc. However, analyzing the whole
nail it can be noticed that the values of stresses outside the
places of the contact between locks and nail do not exceed
the yield point for Ti-6Al-4V alloy R,=780 MPa.

In addition, it was stated that that the maximum values
of equivalent displacement for variant 1_6 were 40.295

t0 26.126 mm - TABLE 2.

The obtained results can be useful in appointing places of
the highest strain in intramedullary nails, and subsequently,
in conducting corrosion resistance test in nails in in-vitro
conditions.
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Wstep

Ograniczona zdolno$¢ tkanki chrzestnej do regenera-
cji jest gtdbwnym czynnikiem utrudniajgcym opracowanie
skutecznych metod leczenia uszkodzen w jej obrebie.
Zapotrzebowanie na nowe metody terapeutyczne, ktore
umozliwityby petng regeneracje uszkodzonej chrzgstki jest
jedng z przyczyn szybkiego rozwoju, w ostatnich latach,
technik inzynierii tkankowej. Duze znaczenie dla rozwoju
tej stosunkowo mtodej dziedziny ma opracowanie biozgod-
nych, bioresorbowalnych materiatow, ktére mogtyby byc¢
wykorzystane do wytwarzania trojwymiarowych nosnikéw,
o strukturze i wtasciwos$ciach sprzyjajgcych kolonizowaniu
ich przez komorki. Najbardziej perspektywicznymi bio-
materiatami wydajg sie by¢ syntetyczne polimery z grupy
poliestréw alifatycznych, a takze poliweglanéw. Materiaty te
sg stosowane nie tylko jako podtoza w badaniach z zakresu
inzynierii tkankowej ale réwniez jako matryce do kontrolo-
wanego uwalniania substancji leczniczych [1,2]. Materiaty
zawierajgce w swojej strukturze jednostki weglanowe cieszg
sie coraz wigkszym zainteresowaniem ze wzgledu na dobre
wiasciwosci mechaniczne oraz brak kwasnych produktow
degradacji. Materiaty przeznaczone do wytwarzania wyro-
bow medycznych powinny byé biokompatybilne i dobrze
tolerowane przez organizm. Jednakze tradycyjne metody
syntezy tych biomateriatow wykorzystujg wysoce toksyczne
zwigzki cyny jako inicjatory reakcji polimeryzacji. Catkowita
eliminacja tych zwigzkéw z polimeru jest praktycznie nie-
mozliwa, co skutkuje ich powolnym przenikaniem do uktadu
krazenia pacjenta [4]. Z tego wzgledu niektérzy badacze
prébujg stosowac mniej toksyczne inicjatory, takie jak ace-
tyloacetonian cyrkonu lub etyloetoksy cynk.

Celem pracy byfa ocena cytokompatybilnosci trzech
kopolimeréw zsyntetyzowanych z e-kaprolaktonu i wegla-
nu trimetylenu (TMC) z wykorzystaniem hodowli ludzkich
chondrocytéw. Badane materiaty zostaty zsyntetyzowane
z wykorzystaniem etyloetoksy cynku, jako inicjatora poli-
meryzacji.

Materialy i metody

Kopolimeryzacje prowadzono w masie w atmosferze
argonu. Komonomery z inicjatorem — Zn(OC,H;)(C,H;)
wprowadzano do amput szklanych, ktére nastepnie umiesz-
czano w tazni olejowej zaopatrzonej w wytrzgsarke. Reakcje
polimeryzacji prowadzono w temperaturze 120°C przez 5
minut.
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ON CULTURED HUMAN
CHONDROCYTES
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Introduction

Limited capacity of articular cartilage for self repair sig-
nificantly hampers the treatment of damaged cartilage. The
clinical need for efficient method of cartilage defects therapy
is the important reason of the rapid development of tissue
engineering techniques. Biodegradable aliphatic polyesters
and polycarbonates have been considered to be useful for
tissue engineering and as the carriers for controlled drug re-
lease [1,2]. Among them, copolymers containing carbonate
units are very interesting for various biomedical applications
because of their increased flexibility and reduced acidity of
the degradation products. Materials intended for medical
applications must be biocompatible to be well tolerated by
the body [3]. They cannot contain any cytotoxic erodible
substances as well as induce severe inflammatory reac-
tion. However, traditional methods of aliphatic polyesters
synthesis employ highly toxic tin compounds as initiators of
polymerization. Complete elimination of these compounds
from the polymers is practically impossible which results in
their slow penetration into patients blood circulation system
[4]. Therefore, some research attempted to use much less
toxic initiators as zirconium acetylacetonate or ethyl-etoxy
zinc. The aim of our study was to examine the cytocompat-
ibility of three copolymers obtained from e-caprolactone and
trimethylene carbonate (TMC) with different commonomers’
units ratio using cultured human chondrocytes. Synthesis of
studied materials was carried out with the use of nontoxic
ethyl-etoxy zinc as an initiator of polymerization.

Materials and methods

Copolymerizations were conducted in bulk in argon
atmosphere. Comonomers with Zn(OC,H;)(C,H;) as ini-
tiator were charged into glass ampoules and sealed. The
ampoules were conditioned in an oil bath equipped with
shaker at 120°C for 5 minutes.

The molecular weight (M,) and molecular weight disper-
sion (D) were determined by GPC (Viscotek RImax; Viscotek
3580 columns), with chloroform as eluent and the flow
rate was 1 ml/min. The molecular weights were calibrated
with polystyrene standards. The thermal properties were
examined by differential scanning calorimetry (DSC) with a
TADSC 2010 apparatus (TA Instruments, New Castle, DE)
calibrated with high purity indium and gallium. The samples
were scanned from —20°C to 220°C at a heating rate of
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Liczbowo $rednig mase czgsteczkowg (M,)) i rozrzut mas
czgsteczkowych (D) analizowano metodg chromatografii
zelowej (Viscotek RImax; kolumny Viscotek 3580), stosujac
chloroform jako eluent z szybkoscig przeptywu 1 ml/min w
oparciu o standardy polistyrenowe. Wiasciwosci termiczne
oceniano za pomocg skaningowej kalorymetrii réznicowe;j
(DSC) (TA DSC 2010; TA Instruments, New Castle, DE).
Pomiar wykonywano w zakresie temperaturowym -20°C
do 200°C z szybkoscig grzania 20°C/min, nastepnie probke
zanurzano w ciektym azocie i przystepowano do drugiego
grzania. Udziat komonomerow oraz srednie dtugosci blokow
kaproilowych i weglanowych wyznaczano metodg spek-
troskopii NMR. Widma protonowe otrzymano za pomocg
spektroskopu NMR o wysokiej rozdzielczosci (AVANCE |l
Ultra Shield Plus, Bruker 600 MHz) z zastosowaniem CDCI3
jako rozpuszczalnika.

Trzy rodzaje kopolimeréw e-kaprolaktonu i TMC wyselek-
cjonowano do oceny wptywu na wzrost ludzkich chondrocy-
téw: 1) 21:79 poli(e-kaprolaktono-ko-weglan trimetylenu); 2)
56:44 poli(e-kaprolaktono-ko-weglan trimetylenu); 3) 86:14
poli(e-kaprolaktono-ko-weglan trimetylenu). Polietylen o
bardzo wysokiej masie czgsteczkowej (UHMW PE) zasto-
sowano jako kontrole negatywna.

Filmy polimerowe o grubosci 1mm przygotowano z uzy-
ciem prasy hydraulicznej. Wyciete z nich dyski o srednicy
5mm poddano sterylizacji promieniowaniem elektronowym
0 wysokiej energii (25kGy).

Ludzkie chondrocyty, izolowane z chrzgstki stawu kola-
nowego, zakupiono w firmie Lonza (Szwajcaria). Komorki
hodowano w medium przeznaczonym do namnazania
chondrocytéw - CGM™ SingleQuots (Lonza, Szwaijcaria).
Hodowle prowadzono w temp. 37°C w atmosferze 5%
CO,/95% powietrze.

W celu przeprowadzenia badania szybkosci wzrostu
komoérek, do studzienek ptytki 24-dotkowej wprowadzano
5x10° komorek zawieszonych w 1 ml pozywki. Komérki
hodowano przez 24h, okres potrzebny do zakotwiczenia
sie komdrek na dnie studzienek. Nastepnie wymieniano
pozywke i w studzienkach umieszczano inserty (Nunc)
zawierajgce polimerowe dyski. Inserty (o srednicy 10mm)
posiadaty membrane Anopore™ z porami o $rednicy 0,2 um.
W obecnosci materiatow polimerowych komorki hodowano
3 doby. W czesci studzienek po tym okresie wymieniano
medium i prowadzono hodowle przez kolejne 3 doby.

Po zakonczeniu okresu hodowli w obecnos$ci materiatow
polimerowych usuwano ze studzienek inserty a komorki
utrwalano w 10% kwasie trichlorooctowym. Proliferacje
chondrocytow oceniano przy pomocy zestawu “In Vitro
Toxicology Assay Kit, Sulforhodamine B Based” (Sigma-
Aldrich, Poznan, Polska) postepujgc zgodnie z instrukcjg
dotgczong do zestawu. Sulforodamina B jest barwnikiem
wigzacym sie z biatkami komoérkowymi. Po uwolnieniu
barwnika zwigzanego wewngtrz komarek, roztwor (200ul)
przenoszono do ptytki 96-dotkowej i dokonywano pomiaru
absorbancji przy diugosciach promieniowania A=570nm i
A=690nm (dtugos¢ referencyjna) przy pomocy ptytkowego
czytnika MRX Revelation (Dynex Technologies).

Wyniki i dyskusja

Trzy rodzaje poli(e-kaprolaktono-ko-weglanu trimetylenu)
0 réznym udziale komonomeréw uzyto do przygotowa-
nia matryc. Charakterystyke sterylnych matryc PLATMC
przedstawiono w TABELI 1. Zawartos¢ komonomerow
oraz $rednie dtugosci blokow kaproilowych i weglano-
wych oceniano na podstawie widm 'H NMR. Wszystkie
kopolimery posiadaty wysokg mase czgsteczkowg, odpo-
wiednig dla zastosowan medycznych i farmaceutycznych.

20°C/min and then quenched into liquid nitrogen. Comono-
mer units’ ratio and the average length of the carbonyl and
carbonate blocks were determined by means of NMR spec-
troscopy. The 'H NMR spectra were recorded with a high
resolution NMR spectroscopy (AVANCE Il Ultra Shield Plus,
Bruker 600 MHz). CDCI3 was used as a solvent.

Three copolymers of e-caprolactone and TMC have
been selected for examination of their influence on human
chondrocytes growth: 1) 21:79 poly(e-caprolactone-co-
trimethylene carbonate); 2) 56:44 poly(e-caprolactone-
co-trimethylene carbonate); 3) 86:14 poly(e-caprolactone-
co-trimethylene carbonate). Ultra high molecular weight
polyethylene (UHMWP) was used as a negative control.

The polymeric films (1 mm thick) were prepared by
compression molding and subsequently the films were cut
into small disks (5mm in diameter). The disks were steri-
lized by high energy electron beam radiation with a dose
of 25 kGy.

Human articular chondrocytes were purchased from
Lonza (Switzerland) and cultured in chondrocyte growth
medium: CGM™ SingleQuots (Lonza, Switzerland). The
cell cultures were maintained at 37°C in an atmosphere of
5% CO,/95% air.

In proliferation study the cells were plated at an initial
density of 5x10° cells per well in 1 ml of culture medium
in 24-well plates. Cells were allowed to attach and grow
for 24 h. Subsequently culture medium was replaced and
inserts (Nunc) containing the polymer discs were placed in
wells. The inserts (10 mm in diameter) had an Anopore™
membrane with 0.2 ym pores. Cells were incubated with the
studied copolymers for 3 days. In some cultures, the medium
was replaced at day 3 and then, the cells were cultured for
additional 3 days in a presence of the materials.

At the end of culture period, the inserts with polymeric
disks were discarded, the cells were washed with PBS
and fixed in 10% trichloroacetic acid. Proliferation of the
cells was quantified using “In Vitro Toxicology Assay Kit,
Sulforhodamine B Based” (Sigma-Aldrich, Poznan, Poland)
according to the manufacturer’s protocol. The sulforhodam-
ine B is a dye staining cellular proteins. After the liberation
of the incorporated dye, aliquots (200 pl) were transferred to
wells of the 96-well plate and absorbance was measured at
A=570 nm and A=690 nm (reference wavelength) using the
MRX Revelation plate reader (Dynex Technologies).

Results and discussion

Three kinds of poly(e-caprolactone-co-trimethylene car-
bonates) with different comonomers units’ ratio were used
to prepare matrices. Characterization of sterile PLATMC
matrices is presented in TABLE 1. The commonomer units’
ratio and average length of caproyl and carbonate units were
determined from 'H NMR spectra. All copolymers had high
molecular weight, appropriate for medical and pharmaceu-
tical application. Thermal analysis showed that PCLTMC
21:79 was amorphous with a glass transition temperature
(T,) at -28°C. In thermograms of the two other copolymers
the T, was identified, which suggests semicrystalline struc-
ture, however the melting enthalpy determined for PCLTMC
86:14 was very insignificant (6 J/g).

As shown in FIG. 1, after three days incubation period,
growth of chondrocytes was significantly inhibited in the
presence of P(CL-co-TMC) 21:79 and P(CL-co-TMC)
56:44. The presence of the P(CL-co-TMC) 86:14 in the
environment of cell culture did not exert any impact on
the proliferation rate. Changing of the culture medium at
day 3 resulted in increased proliferation of chondrocytes
cultured in the presence of P(CL-co-TMC) 56:44 (FIG. 2).
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TABELA 1. Charakterystyka matryc wykonanych z poli(e-kaprolaktono-ko-TMC).
TABLE 1. Characterization of poly(e-caprolactone-co-TMC) matrices.

Kind of copolymer

P(CL-co-TMC) 21:79 21 79 | 47 | 12 108 500 9| -28 - -
P(CL-co-TMC) 56:44 44 56 | 1,7 | 22 92 200 30 [ .54 59 43,5
P(CL-co-TMC) 86:14 14 86 1 5,9 69 100 23 | a4 44 6,0

AH_, — melting enthalpy

Feap F7- the percentage content of e-caprolactone and TMC

Lcaps Ly - the average length of the caproyl and carbonate blocks, respectively
M, — the number average molecular weight

D - molecular-weight dispersity

T, — glass transition temperature obtained by DSC from the second heating
T., — melting temperature, obtained by DSC from the first heating

Na podstawie analizy wtas-
ciwosci termicznych stwier-
dzono, iz PCLTMC 21:79
byt amorficzny (T,=-28°C).
Na temogramach pozosta-
tych dwéch kopolimerow
stwierdzono réwniez punkt
topnienia, co $wiadczy o ich

strukturze semikrystalicznej, |-*

jakkolwiek wartos¢ entalpii
topnienia (AH,) PCLTMC
86:14 byta bardzo niewielka
(6 J/g).

Jak przedstawiono na
RYS. 1, po okresie trzy-
dniowej inkubacji wzrost
chondrocytéw byt w istot-
nym stopniu zahamowany
w obecnosci P(CL-ko-TMC)
21:79iP(CL-ko-TMC) 56:44.
Obecnos¢ P(CL-ko-TMC)
86:14 w srodowisku hodow-
li nie wywarta wptywu na
szybkos¢ proliferacji chon-

Nevertheless, P(CL-co-TMC)

d ai

-1

I I I '
b1 I i

21:79 had an inhibitory impact on
cell growth after 6 days of incuba-
tion. The relatively slow growth of
cells might be caused by retention
of some erodible cytotoxic sub-
stances in that TMC-rich material.
In the other hand P(CL-co-TMC)
86:14 appears to be completely
biocompatible. Previous studies
revealed relatively poor adhesion
and growth of cells on e-caprola-
cone-rich materials [5]. Polymers

RYS. 1. Wzrost ludzkich chondrocytéw inkubowanych 3
doby z: 1) Kontrola (pusty insert); 2) UHMWP; 3) P(CL-
ko-TMC) 56:44; 4) P(CL-ko-TMC) 21:79 5) P(CL-ko-TMC)
86:14; n=10, srednia * SD, *P<0,05 w poréwnaniu z
kontrolg (ANOVA).

FIG. 1. Growth of human chondrocytes incubated 3
days with: 1) Control (empty insert); 2) UHMWP; 3)
P(CL-co-TMC) 56:44; 4) P(CL-co-TMC) 21:79 5) P(CL-
co-TMC) 86:14; n=10, mean * SD, *P<0,05 compared
to control (ANOVA).

with carbonate units undergo fast-
er degradation in vivo, so probably
similar effect may be observed in
the case of cell culture conducted
in medium containing 5% of fetal
bovine serum. Thus, the trace
amount of substances could
have been released from copoly-
mer with the highest carbonate
units’ content due to initiation of
hydrolytic degradation even after

drocytéw. Wymiana pozywki

po trzech dobach inkubacji spowodowata przyspieszenie
wzrostu komorek rosngcych w obecnosci P(CL-ko-TMC)
56:44 (RYS.2). Jednakze, P(CL-ko-TMC) 21:79 wywierat
hamujacy wptyw na wzrost komorek takze po 6 dobach
inkubacji. Nalezy przypuszczaé, ze stosunkowo powolny
wzrost komoérek moze by¢ spowodowany tendencjg do
pozostawania sladowych ilosci wymywalnych, cytotoksycz-
nych substancji w tym bogatym w TMC materiale. Polimery
zawierajgce jednostki weglanowe degradujg znacznie
szybciej w srodowisku in vivo, podobnego efektu mozna
sie spodziewa¢ w hodowli komérkowej prowadzonej w
medium zawierajgcym 5% surowicy. Mozliwe zatem, iz
wieksze ilosci sladowych substanciji mogty uwolni¢ sie z
kopolimeru z najwiekszym udziatem jednostek weglanowych
na skutek zainicjowania procesu degradaciji hydrolitycznej
juz w tak krotkim czasie inkubacji (6 dni). Z drugiej strony
P(CL-ko-TMC) 86:14 wydaje sie catkowicie biokompatybilny.
Uprzednie badania wykazaty stosunkowo stabg adhezje i
wzrost komérek na powierzchni materiatéw zawierajgcych
duzg ilos¢ reszt kaproilowych [5]. Wynikato to prawdopo-
dobnie ze wzglednie duzej hodrofobowosci polikaprolakto-
nu. Z tego wzgledu zastosowanie tego typu materiatéw w
badaniach z zakresu inzynierii tkankowej bedzie wymagato
modyfikacji powierzchni, na przyktad przez potraktowanie
jej roztworem NaOH, powodujgce powstawanie polarnych
grup funkcyjnych. Takie modyfikacje umozliwiajg wydajng
adhezje i wzrost komorek [6].

such a short time of incubation (6
days). It probably resulted from relatively hydrophobic nature
of polycaprolactone. Therefore, utilization of copolymers
containing large amounts of caproyl units in tissue engineer-

RYS. 2. Wzrost ludzkich chondrocytow inkubo-
wanych 6 doby z: 1) Kontrola (pusty insert); 2)
UHMWP; 3) P(CL-ko-TMC) 56:44; 4) P(CL-ko-TMC)
21:79 5) P(CL-ko-TMC) 86:14; n=10, srednia % SD,
*P<0,05 w poréwnaniu z kontrolg (ANOVA).

FIG. 2. Growth of human chondrocytes incubated
6 days with: 1) Control (empty insert); 2) UHMWP;
3) P(CL-co-TMC) 56:44; 4) P(CL-co-TMC) 21:79 5)
P(CL-co-TMC) 86:14; n=10, mean * SD, *P<0,05
compared to control (ANOVA).
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oxygenated functional groups. Such modifications allowed
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Streszczenie

W pracy przedstawiono przeglad literatury doty-
czgcy zmeczenia cieplnego zebdéw, jako podstawe
do opracowania koncepcji badan. Na bazie analizy
temperatur mierzonych w jamie ustnej oraz czasu ich
oddziatywania na zeby opracowano warunki pracy
stanowiska badawczego. W wyniku realizacji projek-
tu zbudowano stanowisko oraz wykonano badania
testowe. Przedstawiono zmiany temperatury wody
w naczynku pomiarowym oraz w zebie, w ktorym
umieszczono termopare. Ponadto przedstawiono
wyniki wstepnych badarn zmeczenia cieplnego zebow
Z wypetnieniami.

Stowa kluczowe: zmeczenie cieplne, materiaty kom-
pozytowe, szczelina brzezna

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 61-65]
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Summary

In this paper a short literature review of thermal
fatigue as a basis for thermocycling research was
presented. On the analysis the higher and the lower
temperatures measured in oral cavity and time of
their action the working conditions of the test stand
were developed. To realize the project the test stand
was constructed and tested to verify the parameters.
Temperature changes in each cycle in the test cell and
in tooth equipped with thermocouple were presented.
Moreover preliminary results of thermocycling there
were presented.

Keywords: thermocycling, dental restoration, mic-
rolekeage

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 61-65]
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Wstep

Zeby narazone sg na duze zmiany temperatury w czasie
przyjmowania positkébw. Dania gorgce serwowane sg w
temperaturze ok. 85°C, natomiast temperatura lodéw wynosi
nawet -12°C, stad zakres temperatur wynosi 80+90°C [1].
Temperatura zarejestrowana w szkliwie wykazuje spadek
do 16°C w przypadku zimnych positkéw oraz wzrost do 48°C
w przypadku positkdw gorgcych czy napojow [2]. Tak duze
réznice temperatur mogg prowadzi¢ do powstawania zmian
w strukturze zeba poprzez rézng rozszerzalnosc cieplng
szkliwa i zebiny. Zmiany temperatury w zebach wywotujg
wiec naprezenia termiczne proporcjonalne do gradientu
temperatury, a okreslona ilos¢ tych zmian moze doprowadzi¢
do zniszczenia zeba [3]

Proces polimeryzacji powoduje powstawanie skurczu
stomatologicznych materiatébw kompozytowych, wywotujgc
naprezenia przewyzszajgce wytrzymatos¢ systemu wig-
zgcego lub nawet otaczajgcych tkanek zeba, prowadzac
do uszkodzenia potgczenia adhezyjnego wypetnienie-zgb.
Wartos$¢ skurczu (1,3+3,22%) moze wywotac¢ naprezenia o
wartoéci 4+7 MPa [4], ktére mogg prowadzi¢ do powstawa-
nia peknie¢ w szkliwie, szczegodlnie w warunkach interakcji z
naprezeniami cieplnymi. Skurcz polimeryzacyjny wywotuje
powstawanie szczeliny brzeznej pomiedzy wypetnieniem
kompozytowym a sciankami zeba, co skutkuje mikroprze-
ciekaniem, nadwrazliwoscig i nawracajgcymi procesami
préchniczymi, szczegolnie intensywnie w warunkach zmien-
nych temperatur. Ponadto powstawanie szczeliny brzeznej
moze by¢ spowodowane niedostatecznym zwilzeniem
powierzchni ubytku przez materiat wypetnienia. Rozwdéj
szczeliny brzeznej oraz powstawanie nowych peknie¢ w
czasie uzytkowania wypetnienia jest rowniez wynikiem
naprezen cieplnych i mechanicznych [5]

Stosowane obecnie materiaty stomatologiczne powinny
wykazywac¢ odporno$¢ na dziatanie srodowiska jamy ustnej,
wigcznie ze zmianami temperatury. Szczegdélng uwage
przy opracowywaniu nowych materiatdw nalezy zwrdci¢ na
zmniejszenie naprezen kontaktowych, zwiekszenie wytrzy-
matosci oraz zblizenie wartosci rozszerzalno$ci cieplnej do
tkanek zeba. Mikroprzeciek i powstajgce szczeliny powodujg
nadwrazliwos¢ i przebarwienia oraz niebezpieczenstwo
préchnicy wtérnej, az do wypadniecia wypetnienia. Ocena
wtasciwosci termicznych materiatdw wypetnien zostata
poszerzona o testy zmeczenia cieplnego [6]. W warun-
kach laboratoryjnych zeby z wypetnieniami poddawane
sg oddziatywaniu cyklicznie zmiennej temperatury a ich
szczelnos¢ brzezna oceniana przy pomocy metody pene-
trantow, skaningowej mikroskopii elektronowej, izotopow
radioaktywnych, bakterii a nawet sztucznie wywotywanej
préchnicy [1]. Zmienne naprezenia termiczne symulujg na-
prezenia wystepujace w warunkach rzeczywistych w strefie
przejsciowej miedzy twardymi tkankami zeba a materiatem
wypetnienia [7].

Celem niniejszej pracy byto opracowanie zatozen kon-
strukcyjnych stanowiska do badan zmeczenia cieplnego,
okreslenie parametrow testu i wykonanie badan wstepnych.

Zatozenia konstrukcyjne stanowiska

Okreslenie naprezen cieplnych w obrebie wypetnie-
nia wymaga rozwazenia duzej liczby zmiennych, ktére
majg wplyw na temperature zeba. Gtéwnymi elementami
wyrownywania temperatury w jamie ustnej sg policzki,
jezyk i tkanki przyzebia. Zewnetrznym czynnikiem jest
oddech, jednakze ma on staby wptyw i to jedynie na zeby
przednie. Gtéwnym czynnikiem zmiany temperatury sg
pokarmy i napoje o zréznicowanych temperaturach [1].

Introduction

Teeth are subjected to significant temperature changes
during intake of food of various temperatures. Hot food
is served up to 85°C, and ice cream as low as -12°C so
temperature has a range of 80+90°C [1]. The temperatures
recorded in the dental enamel show a drop of 16°C with cold
foods, and an increase to 48°C with hot foods and drinks [2].
These temperature differences may create various modifi-
cations to the tooth structure due to the different thermal
expansion of enamel and dentin. Temperature changes
in tooth cause thermal stress, which is proportional to the
temperature gradient. With sufficient repeated high or low
thermal stress, the tooth structure may be damaged [3].

The polymerization process results in shrinkage or
contraction of the composite, causing stresses that may
exceed the strength of the bond with the surrounding tooth
structure, with possible failure at the adhesive joint. The
level of shrinkage (1.3+3.22%) could generate contractile
forces of 4.0 to 7.0 MPa [4], which may lead to cracking at
the enamel margins, especially when synergetic interac-
tion with thermal stresses occur. Polymerization shrinkage
leads to gap formation between the composite restoration
and the walls of the preparation at the weakest bond. Mar-
ginal breakdown may result in microleakage, postoperative
sensitivity, and recurrent dental caries, more intense when
thermocycled. In addition to polymerization shrinkage, gap
formation at the tooth/restoration interface may be caused
by inadequate wetting of the tooth surface by the restora-
tive material along the preparation walls during placement.
Furthermore, new marginal gaps may develop during the
service life of the restoration as a result of thermally or
mechanically induced stresses [5].

Materials which are used today as restorations must
resist the surrounding influences in the oral cavity, includ-
ing temperature changes. In developing new restorative
materials, special attention is paid to reducing the setting
contraction, increasing the strength, and closely adapting
the thermal volume effect to that of the hard tooth structure.
Microleakages and therefore leaking restoration margins can
lead to sensitivity and discoloration, as well as to secondary
cavities through bacterial penetration, pulpitis or the loss of
fillings. The examination of restorative materials for thermal
characteristics has developed into a generally acknowl-
edged test procedure under the term “thermocycling” in
dental research [6]. In laboratory conditions, restored teeth
are thermally cyclic stressed, and their marginal quality/
leakage is evaluated by dye penetration, scanning electron
microscopy, radioactive isotopes, bacteria and even artificial
caries [1]. The thermal alternating stress is to simulate in vitro
the actual in vivo occurring stress at the interface between
hard tooth structure and restoration material [7].

The main aim of this study was to develop a brief foredesign
of thermocycling device, its working conditions and preliminary
research of thermal fatigue of selected dental restorations.

A brief foredesign of thermocycling test
stand

In order to examine thermal stress in a restoration, it is
essential to consider as many variables as possible which
could influence the temperature of the teeth. The main
sources equilibrating temperature in the mouth are cheek,
tongue and the periodontal tissue surrounding the teeth.
An external factor is breathing; however, this has only a
slight effect, and mainly affects the front teeth of the upper
jaw. The main factor that leads to a temperature change is
intake of food and beverages of various temperatures [1].
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RYS. 1. Temperatury mierzone w jamie ustnej w funkcji temperatury positkéw (na podstawie [1]).
FIG. 1. Temperatures of food or beverages and measured in oral cavity (based on work [1]).

Jama ustna dziata jak pewnego rodzaju wymiennik ciepta
wyrownujgcy temperature, jednakze istnieje pewien czas,
jaki jest potrzebny by odzyskaé normalng temperature
ciata. Na przyktad spozywanie lodéw powoduje obnizenie
temperatury w jamie ustnej w czasie dtuzszym, niz wynika
to z ich konsumpcji. Normalna temperatura ciata zostanie
odzyskana po pewnym czasie w wyniku krazenia krwi i od-
dychania. Maksymalne i minimalne temperatury, w funkgiji
temperatury positkow, zarejestrowane w jamie ustnej zapre-
zentowano na RYS. 1 (na podstawie pracy [1]). W obydwu
przypadkach temperatura mierzona ma warto$¢ ré6zng o ok.
10% od temperatury positku (0 10% wyzsza w przypadku
positku zimnego i 10 % nizsza w przypadku gorgcego).

Ernstiin. mierzyli temperature w jamie ustnej u 15 oséb
w celu wyznaczenia temperatur in vivo w przestrzeniach
miedzyzebowych. W badaniach tych wyznaczono wartosci
temperatur oraz czas oddziatywania temperatury (,zanurze-
nia” zebow), ktoéry wynosit ok. 35 sekund [6].

Gale i wsp. dokonali przeglagdu 130 artykutéw (z lat
1967-1998) dotyczgcych zmeczenia cieplnego zebodw,
statystyki opisywanych tam badan zebrano w TABELI 1.

Since the entire oral capacity functions like a heat exchang-
er, temperature peaks decay quickly, as can be seen in many
temperature trends. There is, however, a latency period
which is required by the oral capacity to reach its normal
temperature again. For example, consuming ice cream over
a certain period of time can result in short peaks and a drop
of the oral temperature beyond the time it takes to consume
the food. The original temperature will be restored only
through circulation and breathing. Maximum and minimum
temperatures measured in oral cavity (FIG. 1 - based on
work [1]) show that in both cases the measured temperature
differs about 10% from the temperature of consumed food;
it was 10% lower in case of hot food whereas in the case of
cold food the measured temperature was 10% higher.

Ernst et al. measured the temperature in the oral cavity
of fifteen volunteers to determine the temperature created
in the interproximal space of all teeth in vivo. This research
showed the value of temperatures and the “dwell” times of
teeth, which was about 35 seconds [6].

63

TABELA 1. Warunki zmeczenia cieplnego — statystyki na podstawie pracy [4].
TABLE 1. Thermal cycling conditions — statistics on the basis of [4].

dolna temp.

low temp.
[°C]

warto$¢ minimalna
min.value

P;osrednia
temp.
intermediate
temp. [°C]

32 1

czas zanurzenia
dwell time

[s]

gorna temp.
high temp.
[°Cl

ilos¢ cykli
No of cykles

40

ilos¢ publikacji wskazujgcych
wartos¢ minimalng
number of publications of ,min.
value”

10

warto$¢ maksymalna

36
max.value

100 37 1000 000 1200

ilos¢ publikacji wskazujgcych
wartos¢ maksymalng
number of publications of
,max.value”

wartos¢ wystepujaca naj-
czesciej
most often value

55 37 500 30

ilos¢ publikacji wskazujgcych
wartos¢ wystepujgcg najczes-
ciej
number of publications of
,most often value”

51

46 26 25 32
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Byty one podstawg opracowania parametrow pracy stano-
wiska badawczego. Dolna warto$¢ temperatury ($rednia)
wynosita 6,6°C (zakres 0+36°C, mediana 5,0°C), natomiast
gorna warto$¢ temperatury ($rednia) wynosita 55,5°C (za-
kres 40+100°C, mediana 55°C). W wiekszosci cytowanych
tam wynikéw badan stosowano tylko dwa poziomy tempe-
ratur, natomiast w 27 pracach wykorzystano réwniez poziom
posredni o temperaturze 37°C. llos$¢ cykli byta rozna, wahata
sie w szerokich granicach od 1 do 1 000 000 cykli, Srednia
wynosita 10 000 a mediana 500 cykli. Czas zanurzenia, jesli
byt wykazywany, wynosit $rednio 53 sekundy (mediana 30 s,
zakres 4 s+20 min). Niemal we wszystkich pracach pomijano
uzasadnienie doboru temperatury i czasow cyklu.
Wartosci wystepujgce najczesciej w publikacjach to 5°C i
55°C, natomiast czas oddziatywania temperatury (,zanurze-
nia”) wynosit ok. 30 sekund. Rejestracja temperatur in vivo
wykazata, ze temperatura na powierzchni zeba przewyzsza
55°C [6]. Okreslona w badaniach klinicznych najnizsza
temperatura, wystepujgca w jamie ustnej, wynosi ok. 10°C
[6], jednakze zakres temperatur stosowany w badaniach
materiatéw wypetnien in vitro wydaje sie przecigzac strefe
przejsciowg wypetnienie-zgb, a z drugiej strony moze by¢
pozgdany w sytuacjach potencjalnego niedocigzenia.

Stanowisko badawcze

Opracowane na podstawie przegladu literatury warunki
pracy stanowiska byty podstawg konstrukcji stanowiska
do badan zmeczenia cieplnego. Gtéwnym zatozeniem
byta mozliwos¢ pracy ciggtej bez nadzoru przy zatozonych
parametrach nastaw. Byto to mozliwe dzieki zastosowaniu
programowalnego sterownika komputerowego Vision 280
(Unitronics) wspotpracujgcego z dwoma pompami perystal-
tycznymi (Autoclude) i dwoma termostatami (PolyScience)
utrzymujgcymi zadang temperature wody. Stanowisko wypo-
sazone jest ponadto w czujniki temperatury (termopary typu
K) oraz zawory zwrotne (Danfoss). Stanowisko umozliwia
jednoczesne badanie ok. 10 zebdéw, zamocowanych w
indywidualnych uchwytach czescig koronowg do dotu i pod-
dawane zmianom temperatury tylko w tej czesci (zgodnie
z warunkami in vivo). Schemat stanowiska przedstawiono
na RYS. 2.

Warunki pracy stanowiska ustawiono zgodnie z parame-
trami wynikajgcymi z przegladu literatury: dolna temperatura
5°C, gorna 55°C. W celu wyznaczenia charakteru zmian
temperatury przygotowano zgb, do ktérego zamontowano
termopare typu K ok. 2 mm ponizej powierzchni zujgce;.
Wyniki pomiaréw temperatury wody i zeba zamieszczono
na RYS. 3; wyniki te postuzyly do testowania stanowiska i
weryfikacji parametréw czasowych. Na ich podstawie ustalo-
no czas zanurzenia na 30 sekund przy czasie napetniania i
oprdzniania naczynka pomiarowego wynoszgcym 8 sekund
(kazdy etap) z pauzg 0,5 sekundy.

Badania zmeczenia cieplnego

Gale i wsp. sugeruja, ze ilo$¢ termocykli zebdw w rzeczy-
wistym uzytkowaniu siega wartosci 10 000 rocznie [6]. W
badaniach przyjeto wykonanie partii prébek po 2000, 4000,
6000 itd. cykli. Ocena zuzycia zmeczeniowego przeprowa-
dzona bedzie z wykorzystaniem mikroskopii skaningowej
(RYS. 4) z dodatkowg oceng mikroprzeciekania metodag
penetrantow oraz wtasng metodykg z zastosowaniem mi-
kroskopii swietinej.

Gale et al. showed review of 130 articles (since 1967
till 1998) [6], which from statistical results are presented in
TABLE 1 and they were used to develop the parameters of
designed thermocycling device. The mean low-temperature
point was 6.6°C (range 0—-36°C, median 5.0°C). The mean
high-temperature point was 55.5°C (range 40—100°C, me-
dian 55°C). The majority of reports quoted used just hot
and cold temperature points, but 27 studies also used an
intermediate temperature at 37°C. The number of cycles
used varied from 1 to 1 000 000 cycles, with a mean of
about 10 000 and median of 500 cycles. Dwell times were
sometimes not stated, but the mean stated dwell time was
53 s, the median 30 s, with a range of 4 s to 20 min. In
nearly all reports, no reasoning was given for the choice of
temperature and timing conditions.

Most often values were 5°C and 55°C and dwell time
about 30 seconds. In vivo recordings showed that with some
hot foods that the temperature threshold of 55°C at the tooth
surface is exceeded [6]. The clinically determined lowest
minimum temperature is about 10°C [6], however in vitro
temperature range used widely for in vitro-testing of dental
materials seems to overstress the interface to a certain
extend, which on the other hand, seemed to be favorable
over the risk of a potential understressed situation.

The test stand

Worked-out parameters based on literature review were
the foundation of the test stand for thermal fatigue research.
The principal foredesign was continuous working without su-
pervision under programmed conditions. It was guaranteed
by programmed controller (Vision 280, Unitronics) equipped
with K-type thermocouples, check valves (EV210B, Dan-
foss) and two thermostats (PolyScience, USA) for heating
and cooling working medium (distilled water). Changes of the
fluid were provided by two peristaltic pumps (Autoclude AU
UV 3000HD). There could be simultaneously thermocycled
up to 10 teeth mounted “crown-down” in individual holders
placed in the test cell. Only crowns of the teeth were im-
mersed in water in accordance with in vivo conditions. The
scheme of the test stand is presented in FIG. 2.

Working parameters were set up according to literature
review: low temperature 5°C, high temperature 55°C. In
order to evaluate the temperature changes a tooth with a
thermocouple mounted inside a restoration (about 2 mm
below occlusal surface) was prepared. Measured tempera-
tures: water and tooth inside, were presented in FIG. 3.

RYS. 2. Schemat
stanowiska: 1-
sterownik, 2—na-
czynko, 3—pompy
S e perystaltyczne,
i e T P '— | 4-termostaty
ST . g ze zbiornikami
Wit wody
FIG. 2. Scheme of
the test stand: 1-
- - - controller, 2—test
cell, 3—peristaltic
pumps, 4-ther-
mostats with wa-
ter tanks
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RYS. 3. Zmiany temperatury wody w naczynku i
zeba z teropara.

FIG. 3. Temperature changes in test cell (water)
and in tooth.

Podziekowania

Praca naukowa finansowana ze $rodkéw na nauke w
latach 2008-20011 jako projekt badawczy.

Basis on this experiment there was verified and evaluated
dwell time on 30 seconds with filling and emptying time of 8
seconds each; every step was separated by 0.5 s pause.

Thermocycling research

Aprovisional estimate of approximately 10 000 thermocy-
cles per year is suggested [6]. In the research an assumption
to make 2000, 4000, 6000, etc. cycles was made. Evaluation
of thermocycle wear would be realized by scanning electron
microscopy (FIG. 4) assisted with dye penetration and own
method based on optical microscopy to verify the present
methods and to develop the microlekeage evaluation.
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RYS. 4. Obraz SEM powierzchni zujacej: a) zab poréwnawczy, b) zab podda-
ny zmeczeniu cieplnemu (4000 termocykli).

FIG. 4. SEM images of occlusal surface: a) reference tooth and b) thermo-
cycled tooth (4000 thermocycles).
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Streszczenie

Badania miaty na celu rejestracje zmian zacho-
dzgcych w strukturze austenitycznej stali AISI 316L
po badaniach potencjodynamicznych, w réznych
roztworach korozyjnych. Roztwory korozyjne roznity
sie pod wzgledem zawarto$ci jonow CI. Zastosowa-
no roztwér korozyjny 3% NacCl i roztwér symulujgcy
ptyny fizjologiczne w organizmie ludzkim. Badania
przeprowadzono z zastosowaniem metod skaningo-
wej mikroskopii elektronowej SEM i mikroanalizatora
promieniowania rentgenowskiego EDX.

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 66-71]

Wprowadzenie

Jednym z podstawowych parametrow okreslajgcych
wiasciwosci materiatow konstrukcyjnych oraz materiatow
do zastosowan medycznych jest wysoka odpornos¢ na
korozyjne dziatanie wodnych elektrolitéw w roznym zakre-
sie temperatur. Dopiero w XX wieku zostat opracowany
niskoweglowy stop chromu z zelazem, ktéry pod wzgledem
sktadu chemicznego odpowiadat stopom pasywnym. Stop
ten charakteryzowat sie brakiem reakcji na odczynniki
trawigce na bazie kwasu azotowego oraz nie ulegat korozji
podczas dtugotrwatej ekspozycji w warunkach atmosfe-
rycznych. Poprzez dodanie chromu, utrzymanie niskiej
zawartosci procentowej wegla a takze niewielkich ilosci
dodatkéw stopowych uzyskano pierwsze stale nierdzewne
[1]. Do tej grupy zaliczajq sie stale austenityczne, bedace
materiatem stosowanym w wielu dziedzinach przemystu
w tym réwniez medycynie, jako biomateriat wykazujgcy
zdolnos$¢ do pasywacji. Materiat uwazany jest za pasywny,
jesli wykazuje odpornos¢ na korozje w takim srodowisku w
ktérym, z termodynamicznego punktu widzenia, obserwuje
sie znaczne obnizenie energii swobodnej zwigzanej z przej-
Sciem metalu ze stanu metalicznego w odpowiednie produk-
ty korozji. Zjawisko pasywacji wigze sie z utworzeniem na
powierzchni metalu warstwy pasywnej charakteryzujgcej sie
wiasciwosciami utrudniajgcymi przebieg proceséw degra-
dacji. Warstwy te na stalach nierdzewnych odznaczajg sie
gruboscig w granicach od 1 do 10 um, dobrg szczelnoscia,
elektronowym mechanizmem przewodzenia pradu, odpor-
noscig chemiczng oraz hydrofobowoscig [2].

W $rodowiskach bogatych w jony chlorkowe CI- warstwy
pasywne ulegajg jednak niszczeniu prowadzgc do korozji
o charakterze wzerowym. Przebicie warstwy nastepuje
wskutek przenikania jonéw Cl- w miejscach ostabienia
warstwy pasywnej. Miejscami uprzywilejowanymi do inicjacji
procesow korozyjnych mogg by¢ mikropory, lokalna niejed-
norodnos¢ strukturalna materiatu (wtrgcenia niemetaliczne,
wydzielenia faz wtornych, dyslokacje). Przebicie warstwy
pasywnej metalu powoduje jego aktywacje i w potgczeniu

CHARACTERISTICS OF PIT IN AlSI
316L STEEL AFTER TESTING

IN VARIOUS CORROSIVE
SOLUTIONS

M.RutkowskA-Gorczyca*, M.PobRez-RADzISZEWSKA,
W.DubziNski, D.GRYGIER

WRocLAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
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25 SmoLucHowskIEGo STREET, 50-370 WRocLAW, PoLAND
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Abstract

Microscopic examination on austenitic steel AISI
316L after potentiodynamic tests in various corrosive
solutions, were performed using an electron scanning
microscope JEOL JSM-5800LYV, to record the occurred
corrosion changes (surface and pit microstructure).
For corrosion testing, two reagents were used: 3%
water solution of sodium chloride and Ringer’s solu-
tion enriched in sodium chloride and hexahydrated
calcium chloride. Selection of the corrosive medium
was related to application of the examined steel for
medical implants and was aimed at simulating the
environment of physiological fluids.

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 66-71]

Introduction

One of basic parameters determining properties of
constructional materials, as well as those for medical ap-
plications, is high resistance to corrosive action of aqueous
electrolytes in various temperature ranges. It was only in
20th century that a low-carbon alloy of iron with chromium
was developed, whose chemical composition was equiva-
lent to passive alloys. That alloy was characterised by no
reaction to etching reagents based on nitric acid and was
not subject to corrosion during long-lasting exposure in
atmospheric conditions. By adding chromium, maintain-
ing low carbon concentration and adding small quantities
of some alloying elements, first corrosion-resistant steels
were obtained [1]. This group includes austenitic steels ap-
plied in many fields of industry and also in medicine as a
biomaterial showing a tendency to passivation. A material
is considered passive when it shows corrosion-resistivity in
such an environment where, from thermodynamic point of
view, observed is significant reduction of free energy related
to transition of a metal from metallic state to corresponding
corrosion products. The passivation phenomenon is con-
nected with creating on the metal surface a passive layer
hampering the degradation processes. On stainless steels,
these layers are 1 to 10 ym thick, demonstrate good tight-
ness, electron mechanism of electric conduction, chemical
resistivity and hydrophobicity [2].

However, in environments rich in chloride ions (CI) the
passive layers can be destroyed that leads to corrosion of
pitting nature. The passive layer is penetrated by CI- ions
in weakened places, which results in local punctures. The
places preferential for initiation of corrosive processes can
be micropores, local non-homogeneities (non-metallic inclu-
sions, precipitates of secondary phases or dislocations).
Puncture of the passive layer results in activation of the
metal and, in combination with an adjacent passive area,
a local corrosion cell is created with large cathode surface
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z sgsiadujgcym obszarem pasywnym tworzy sie lokalne and small anode surface, and thus with high anodic current

ogniwo korozyjne, o duzej powierzchni katody i matej density (potential difference within 0.5 to 0.6 V). This leads

powierzchni anody, a przez to duzej anodowej gestosci to rapid acceleration of corrosion processes.

pradu (roéznica potencjatéw w zakresie od 0,5 do 0,6 V). Two stages can be distinguished in the pitting corro-

Prowadzi to do gwattownego wzrostu szybkosci proceséw sion process: initiation of a pit that lasts, depending on the

korozyjnych. environment, from a few minutes to a dozen months, and
W procesie korozji wzerowej wyrdznia sie dwa stadia: propagation of the pit at increasing speed till perforation

inicjacja wzeru trwajgca, w zaleznosci od panujgcego sro- of steel or interruption of the process by changed environ-

dowiska, od kilku minut do kilkunastu miesiecy oraz rozwoj mental conditions.

wzeru z wzrastajgcg szybkoscig az do perforacji stali lub

momentu przerwania procesu wskutek zmi:’my warunkoéw Material and methodology

srodowiskowych panujacych podczas badan. The examination subject was alloyed steel AISI 316L in

form of 1 mm thick sheet. For corrosion tests, disks dia. 14.7
Materiat i metodyka badan mm were cut-out. Chemical composition of the examined

steel is given in TABLE 1.
Materiat do badan
Badaniom poddano austenityczng stal stopowg AlSI 316L TABELA 1. Sktad chemiczny stali AISI316L
w postaci blachy o grubosci 1 mm. Do badan korozyjnych TABLE 1. Chemical composition of steel AISI 316L.

wycieto krgzki o srednicy 14,7 mm. Sktad chemiczny bada-
nej stali przedstawiono w TABELI 1.
W wyniku przeprowadzonych badan mikrostruktury mate- 002 |100/0380.010] 0008616251075 2.35| 0.20

riatu wyjsciowego stwierdzono, ze analizowana stal w stanie

dostarczenia wykazuje strukture austenityczng w stanie po Microscopic examination of the starting material revealed
przerobce plastycznej z licznymi blizniakami rekrystalizaciji its austenitic structure after plastic working with numerous
i wirgceniami o charakterze niemetalicznym Na RYS. 1A recrystallisation twins and non-metallic inclusions. Micro-
przedstawiono mikrostrukture badanego materiatu. structure of the material is shown in FIG. 1A.

Analiza spektralna z miejsc zarejestrowanych wtrgcen Spectral analysis of the places with observed inclusions
wykazuje wzrost intensywnosci widma energetycznego revealed increased intensity of energy spectra from oxygen,
pochodzgcego od tlenu, wapnia oraz aluminium (RYS. 1B). calcium and aluminium, see FIG. 1B. Surface of the speci-
Powierzchnia prébek przed badaniami potencjodynamiczny- mens before potentiodynamic examinations was subject
mi zostata poddana obrébce szlifowania i polerowania me- to grinding and mechanical polishing. Surface topography
chanicznego. Pomiary topografii powierzchni wykonane przy measurements using a confocal microscope (usurf made
uzyciu mikroskopu konfokalnego (usurf firmy Nanofocus), by Nanofocus) permitted determining surface roughness
umozliwity okreslenie chropowatosci powierzchni przed before corrosion testing. Average value of the parameter Ra
wykonaniem badan korozyjnych. Wartos$¢ srednia parametru determining surface condition was 1.20 nm. An exemplary
Ra okreslajacego stan powierzchni wynosi 1,20 nm. Na profilogram showing the surface condition after surface
RYS. 2 przestawiono przyktadowy profilogram okreslajgcy treatment is shown in FIG. 2.
stan powierzchni po obrébce powierzchniowe;. For corrosion testing, two reagents were used: 3% water

Do badan uzyto dwoch odmiennych pod wzgledem solution of sodium chloride (30 g NaCl per 1000 ml of solu-
sktadu chemicznego roztworéw korozyjnych 3% roztworu tion) and Ringer’s solution enriched in sodium chloride and
chlorku sodu (30g NaCl na 1000ml roztworu) oraz roztworu hexahydrated calcium chloride (8.6 g NaCl, 0.3 g KCI and
Ringera o sktadzie chemicznym wzbogaconym w chlorek 0.48 g CaCl, per 1000 ml of solution). Selection of the cor-
potasu oraz szczesciowodny chlorek wapnia (8,6 g NaCl, rosive medium was related to application of the examined
0,3 g KCl, 0,48 CaCl, na 1000 ml roztworu). steel for medical implants and was aimed at simulating the

environment of physiological fluids.
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RYS. 1. Mikrostruktura stali AISI 316L — materialu wyjsciowego, przekréj poprzeczny. Widoczna struktura auste-
nityczna z blizniakami rekrystalizacji, zachowana orientacja po obrébce plastycznej oraz wtracenia niemetalicz-
ne (A). SEM. Widmo energetyczne promieniowania rentgenowskiego z wydzielenia oznaczonego symbolem X,
widoczny wzrost intensywnosci pierwiastkéw O, Al i Ca (B).

FIG. 1. Microstructure of steel AISI 316L; cross section. Austenitic structure with recrystallisation twins, orienta-
tion after plastic working and non-metallic inclusions. SEM (A). X-ray energy spectrum of the precipitate marked
X; visible increased intensity of O, Al and Ca (B).

67

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

Ll



68

l'. L L . L-.' L -I._JII '.- .L . = o 'I- E" mw-

RYS. 2. Profilogram powierzchni przed badaniami korozyjnymi austenitycznej stali AlSI 316L po obrébce po-

wierzchniowej.

FIG. 2. Surface profilogram before corrosion testing of austenitic steel AISI 316L after surface treatment.

Badania potencjodynamiczne

Prébki do badan potencjodynamicznych poddano ob-
rébce przez szlifowanie, polerowanie i czyszczenie bezpo-
srednio przed wykonaniem badan korozyjnych. Nastepnie
kazda probka przebywata przez 20 minut w roztworze
korozyjnym w celu stabilizacji. Badania przeprowadzono w
temperaturze 20°C.

Przeprowadzono elektrochemiczne pomiary statopra-
dowe w celu okreslenia odpornosci korozyjnej materiatu.
Badania polegaty na pomiarze potencjatu obwodu otwar-
tego i zarejestrowaniu zaleznosci i=f(E) podczas badan
polaryzacyjnych w trojelektrodowym uktadzie pomiarowym.
Uktad pomiarowy sktadat sie z naczynka, potencjostatu AT-
LAS 0531 Elektrochemical Unit& mpedance Analyser oraz
sterownika komputerowego. Zastosowano dwie elektrody,
pomocniczg austenityczng oraz elektrode odniesienia w
postaci nasyconej elektrody Ag/AgCl. Prébki ze stali AlSI
316L po 20 minutach przebywania w roztworze korozyjnym,
zostaty poddane polaryzacji w kierunku anodowym z szyb-
koscig dE/dt=1 mV/s.

Badania mikroskopowe

Badania mikroskopowe stali AlSI 316L po badaniach ko-
rozyjnych w celu okreslenia charakteru mikrostruktury wze-
réw, wykonano z zastosowaniem elektronowego mikroskopu
skaningowego JEOL JSM-5800LV. Badania przeprowadzo-
no na powierzchni prébek oraz na przekroju poprzecznym,
w celu okreslenia rozmiaru zmian korozyjnych.

Wyniki badan i ich dyskusja

Directly before testing, the specimens were ground and
polished. For stabilizing, each specimen before measure-
ment was immersed for 20 minutes in the corrosion solution.
Measurements were taken at 20°C.

Electrochemical direct-current measurements in order to
determine corrosion resistance consisted in measuring the
open circuit potential and recording the relationship i=f(E)
during polarisation tests in a three-electrode measurement
system. The system consisted of a measuring vessel, po-
tentiostat Atlas 0531 (Elektrochemical Unit and Impedance
Analyser) and a computer controller. Two electrodes were
used: an austenitic auxiliary one and a reference one in form
of a saturated electrode Ag/AgCl.

After 20 minutes of staying in the solution, the specimens
in the same solution were subject to polarisation in anode
direction at the velocity dE/dt=1 mV/s. Values of current and
corrosion potential were determined using the Stern method
by extrapolation of the Tafel lines for anodic and cathodic
sections of the curve i=f(E) within £40 mV from the measured
potential of the cathodic-anodic transition.

Microscopic examination on austenitic steel AISI 316L
after potentiodynamic tests in various corrosive solutions,
were performed using an electron scanning microscope
JEOL JSM-5800LV to record the occurred corrosion
changes (surface, pit microstructure).

Analysis of results

In potentiodynamic tests, polarisation curves were de-
termined showing the relationship between voltage and
current density (FIG. 3).
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nych wyznaczono
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Analysis of the po-
larisation curves in ca-
thodic range revealed
similar current densities
for both corrosive solu-

rozyjnych uzyska-
no podobny ksztait

tions. In anodic range,

charakterystyk, nie-
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wyznaczonych war-
tosciach prgdowych

RYS. 3. Krzywe polaryzacyjne otrzymane dla probek ze stali AISI 316L
w réznych roztworach korozyjnych 3% NaCl oraz Ringera.

FIG. 3. Polarisation curves for steel AISI 316L in various corrosive
solutions: 3% NaCl and Ringer’s solution.
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uwarunkowane sg sktadem chemicznym elektrolitu oraz
niejednorodnoscig struktury materiatu wyj$ciowego.

Analizujgc charakter krzywych polaryzacyjnych w za-
kresie katodowym, stwierdzono zblizone wartosci gestosci
pradu dla obu roztworéw korozyjnych. W zakresie anodo-
wym obserwowano wieksze gestosci prgdow dla prébek
badanych w 3% roztworze NacCl.

Wyniki badan mikroskopowych

W wyniku przeprowadzonych obserwacji mikroskopo-
wych prébek po badaniach korozyjnych, stwierdzono wyste-
powanie na ich powierzchni zmian w postaci wzeréw. Zaob-
serwowano znaczne réznice w charakterze makrostruktury
oraz mikrostruktury wzeréw w zaleznosci od zastosowanego
roztworu korozyjnego.

Na dnie wzeréw widoczne sg drobne ziarna osnowy
austenitycznej (B) SEM.

W celu okreslenia charakteru oraz wielkosci zmian
powstatych w obu roztworach korozyjnych, zmierzono sze-
rokos$¢ oraz gtebokos¢ wzerdw. Zarejestrowane parametry
miaty na celu okreslenie wptywu aktywnych jonéw chlorko-
wych CI na geometrie powstatych wzeréw (TABELA 2).

TABELA 2. Parametry geometryczne zarejestrowa-
nych wzerow.
TABLE 2. Geometry of the created pits.

Roztwér korozyjn Szerokosc Gtebokos¢
: i Width Depth
Corrosive solution [mm] A
3%NaCl 0,90 0,11
|| Ringer’s 0,11 0,04 ||

By microscopic examination of the specimens after
corrosion testing, changes were found on their surfaces in
form of pits. Significant differences of microstructure and
microstructure of pits were observed depending on the used
corrosive solution.

In order to determine nature and dimensions of the
changes originated in both corrosive solutions, width and
depth of the pits were measured. The recorded parameters
should determine influence of active CI- ions on geometry
of the created pits (TABLE 2).

RYS. 4. Mikrostruktura powierzchni prébki stali AlSI 316L po badaniach korozyjnych w 3% roztworze NaCl, wi-
doczne wyrazne kierunkowe utozenie wydtuzonych wzeréw korozyjnych (A).

FIG. 4. Surface microstructure of steel AlSI 316L after corrosion testing in 3% NaCl solution. Distinct directional
arrangement of elongated corrosion pits (A). Fine grains of austenitic matrix visible in the bottoms of pits (B). SEM.
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RYS. 5. Mikrostruktura powierzchni prébki stali AlISI 316L po badaniach korozyjnych w roztworze Ringera, wi-
doczne niewielkie zmiany w postaci nielicznych wzeréw o charakterze owalnym (A). Na dnie wzera widoczna
struktura austenityczna (B). SEM.
FIG. 5. Surface microstructure of steel AlISI 316L after corrosion testing in Ringer’s solution. Visible slight changes
in form of few oval pits (A). Austenitic structure visible in the bottom of pit (B). SEM.
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RYS. 6. Mikrostruktura przekroju probek po badaniach korozyjnych, zaznaczona szerokos¢ oraz gtebokos¢ za-
obserwowanych wzeréow (A). Pojedyncze wzery zarejestrowane w prébkach po badaniach w roztworze Ringera
ujawniajg mniejszg penetracje w gtab materiatu oraz zajmujg mniejszy obszar na powierzchni prébki (B). SEM.
FIG. 6. Microstructure of cross-section of specimens after corrosion testing. Marked are width and depth of
observed pits (A). Individual pits observed after testing in Ringer’s solution reveal less intensive penetration in
the material and occupy smaller area of the specimen surface (B). SEM.

Probki po badaniach korozyjnych wykonanych w 3%
roztworze NaCl wykazujg wieksze ubytki na powierzchni
prébek, wzery charakteryzujg sie gtebszg penetracjg we-
wnatrz materiatu oraz sg bardziej rozlegte. Analiza wyko-
nanych pomiaréw wykazuje prawie dziesieciokrotny wzrost
szerokosci (RYS. 4) i dwukrotny wzrost gtebokosci wzerow
powstatych po badaniach korozyjnych w 3% roztworze NaCl,
w ktérym zawartos¢ jondw chlorkowych jest duzo wyzsza.
Wzery te tworzg rozlegte zmiany, tgczac sie w duze skupi-
ska. Przekroj poprzeczny ujawnia podtuzne ubytki i granice
taczace kilka mniejszych wzeréw (RYS. 6A). W probkach
po badaniach w roztworze Ringera wzbogaconym w chlorki
potasu i wapnia, charakter wzeréw jest mniej agresywny,
zajmujg one niewielkg powierzchnie, wystepujg w postaci
pojedynczych owalnych wzeréw (RYS. 5). Na przekroju po-
przecznym wzery te ujawniajg eliptyczny ksztatt rozszerzony
pod powierzchnig prébki (RYS. 6B).

Podsumowanie

Przeprowadzone badania miaty na celu okreslenie cha-
rakteru zmian zachodzacych na powierzchni austenitycznej
stali AISI 316L po badaniach potencjodynamicznych w
réznych roztworach korozyjnych.

Stale odporne na korozje zawdzieczajg swg odpornosé
warstwie tlenkéw wytworzonych na jej powierzchni w pro-
cesie tzw. pasywacji. Gdy warstwa ta zostaje zniszczona,
na powierzchni stali mogg zachodzi¢ procesy korozyjne.
Jednym z przyktadow moze by¢ korozja wzerowa jest to
forma lokalnego ataku $rodowiska, w wyniku ktérego w
materiale powstajg lokalne ubytki. Cechg charakterystycz-
ng korozji wzerowej jest autokatalityczny przebieg rozwoju
zainicjowanego wzeru. Rosngcy wzer stwarza warunki
sprzyjajgce dalszemu wzrostowi szybkosci roztwarzania
metalu. Dodatkowo sprzyja temu Srodowisko korozyjne
bogate w jony chlorkowe.

The specimens after corrosion testing in 3% NaCl solution
reveal larger surface losses, but the pits are characterised
by deeper penetration inside the material and are more
widespread. Analysis of the taken measurements shows
nearly tenfold increase of width, see FIG. 4, and twofold
increase of depth of the pits after corrosion testing in 3%
NaCl solution where concentration of chloride ions is much
higher. These pits create extended areas, combined in large
clusters. A cross section reveals elongated cavities and
boundaries linking several smaller pits, see FIG. 6A. In the
specimens after testing in the Ringer’s solution enriched
with potassium and calcium chlorides, the pits are of less
aggressive nature; they occupy a small area and occur in
form of single oval pits, see FIG. 5. On a cross section,
these pits have elliptical shape, widened under the speci-
men surface, see FIG. 6B.

Conclusions

The performed examinations were aimed at determining
nature of changes occurred on the surface of austenitic
steel AISI 316L after potentiodynamic testing in various
corrosive solutions.

Corrosion resistance of stainless steels is caused by
the layer of oxides created on the metal surface in the pas-
sivation process. When that layer becomes destroyed, the
corrosion processes can proceed on the metal surface. An
example can be pitting corrosion being a form of local attack
of the environment, resulting in local cavities in the material.
A characteristic feature of the pitting corrosion is autocata-
lytic development of an already initiated pit. A developing
pit creates conditions favourable for further acceleration
of dissolving the metal. In addition, an environment rich in
chloride ions favours this process.
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Inicjacja procesow korozji wze-
rowej nastepuje najczesciej w:
* miejscach o sktadzie che-

Most frequently, the pitting
corrosion processes are initiat-
ed: in the places with chemical

micznym innym niz przecietny,

* na granicach ziaren

* W miejscach mechanicznie
uszkodzonej powierzchni pasyw-
nej (RYS. 7).

Przebicie nastepuje wskutek
przenikania jonéw Cl- w miejscach
ostabienia warstewki pasywnej.
Takimi stabymi miejscami mogg
by¢é mikropory lub uszkodzenia
warstewki pasywnej spowodo-

composition different that the
average composition, on grain
boundaries, in the places with
mechanically damaged passive
surface layer, see FIG. 7.

A puncture happens as a
result of CI- ions infiltration in
the places where the passive
layer is weakened. Such places
can be micropores or areas with
damaged passive layer due to

wane niejednorodnoscig struk-
turalng metalu, np. wtrgceniami
niemetalicznymi wydzieleniami
wtornych faz itp. Zniszczenie
warstwy pasywnej pod wptywem
jonéw CI- ma charakter lokalny i
nie obejmuje catej powierzchni metalu, co prawdopodobnie
wynika z drobnych réznic w grubosci i budowie warstwy
pasywne;j.

Na powierzchni metalu powstajg obszary mikroanodowe
otoczone duzymi obszarami katodowymi spasywowanego
metalu. Duza gesto$c¢ pradu w obszarach anodowych powo-
duje szybkie, lokalne rozpuszczanie metalu, tworzenie sie
gtebokich wzerdw oraz tgczenie sie pojedynczych wzerow
w skupiska. Warunkiem koniecznym powstawania tego
typu zniszczen jest to, aby powierzchnie katodowe byty
nieporownywalnie wieksze od powierzchni anodowych,
co przy warunku iK=iA prowadzi do bardzo szybkiego roz-
puszczania metalu.

Przeprowadzone badania wykazaty ze srodowisko bogat-
sze w jony chlorkowe (3% roztwér NaCl) dziata agresywniej
na spasywowang powierzchnie austenitycznej stali AISI
316L, niz srodowisko ubozsze w jony. Mikrostruktura po
badaniach w roztworze 3% roztworu NaCl charakteryzuje
sie wiekszg liczbg, rozlegtych ubytkéw w postaci wzerdw.
Dane literaturowe [1,2] wskazujg 3% stezenie roztworu NaCl
jako najsilniej wptywajgce na szybkosc¢ korozji w stalach
nierdzewnych, ma to zwigzek ze wzrostem przewodni-
ctwa elektrycznego elektrolitu. Stezenie powyzej 3% NaCl
powoduje spadek szybkosci korozji co zwigzane jest ze
zmniejszeniem sie rozpuszczalnosci i dyfuzji tlenu. Modyfi-
kacja roztworu korozyjnego przez jony chlorkowe w postaci
chlorkéw potasu i wapnia, nie wptywa na przyspieszenie
zmian korozyjnych, przy roznicy stezeh przedstawionych
w badaniach.

Stezenie procentowe roztworu korozyjnego znaczaco
wptywa na charakter ubytkow korozyjnych, ma wptyw na
gtebokos¢ oraz wielkos¢ wzerow. Ksztatt wzeru wynika z
kierunku cigzenia produktéw uzyskanych w procesie korozji
oraz jego stosunkowo matej powierzchni w poréwnaniu z
obszarem katody [3]. Inicjacja procesow korozji wzerowej
nastepuje w lokalnych obszarach o odmiennym skfadzie
chemicznym (wtrgcenia niemetaliczne, wydzielanie faz
wtérnych), miejscach o odmiennych potencjatach elektro-
chemicznych wzgledem osnowy austenitycznej [4,5].

Pismiennictwo

[1] H. Uhlig, Korozja i jej zapobieganie, WNT, Warszawa, 1976.
[2] G. Wranglen, Podstawy korozji i ochrony metali, WNT, War-
szawa, 1975.

[3] P. Ernest, R.C. Newman ,Pit growth studiem in stainless steel
foils”, Corrosion Science 44 (2002).

RYS. 7. Schemat powstawania korozji wzerowej w
austenitycznej stali, A - warstwa pasywna, B - wzery.
FIG. 7. Schematic presentation of pitting corrosion
in austenitic steel: A - passive layer, B - pits.

structural non-homogeneity
of the metal, e.g. non-metallic
inclusions, precipitates of sec-
ondary phases etc. Destroying
the passive layer by the Cl-ions
is of local nature and does not
cover the entire metal surface, which probably results from
slight differences in thickness and structure of the passive
layer.

On the metal surface, created are anodic microareas
surrounded by large cathodic areas of passivated metal.
High current density in the anodic areas results in fast, local
dissolving the metal, creating deep cavities and combining
single pits in clusters. A necessary condition of creating this
type damages is that the cathodic surfaces are incomparably
larger than the anodic ones, which at the condition iK = iA
lead to very quick dissolution of the metal.

The performed research evidenced that the environ-
ment more rich in chloride ions (3% NaCl solution) acts in
more aggressive way on passivated surface of austenitic
steel AISI 316L than the environment less rich in chloride
ions (Ringer’s solution). Microstructure after testing in NaCl
solution is characterised by larger number of extensive
pits. Literature data [1,2] indicate the 3% concentration of
NaCl solution as most intensively affecting corrosion speed
in stainless steels, which is related to increased electrical
conductivity of the electrolyte. Concentration over 3% NaCl
results in lower corrosion speed due to decreased solubility
and diffusion of oxygen. Modification of the corrosive solution
by chloride ions in form of potassium and calcium chlorides
does not accelerate corrosion changes within the concentra-
tions applied in the presented examinations.

Concentration of the corrosive solution significantly in-
fluences the nature of corrosion losses, depth and size of
pits. Characteristic shape of a pit results from accumulat-
ing corrosion products at its bottom and, in consequence,
creating a zone with different electrochemical potential on a
relatively small area in comparison with the cathodic area [3].
The pitting corrosion processes are initiated in local areas
with different chemical composition (non-metallic inclusions,
precipitates of secondary phases), in the places of different
electrochemical potentials with respect to the austenitic
matrix [4,5].
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| STOPU TYTANU

SurowskA B., BIENIAS J.

POLITECHNIKA LUBELSKA,

KATEDRA INZYNIERI MATERIALOWEJ,

uL. NabBYSTRZYCKA 36, 20-618 LuBLIN, PoLska
E-MAIL: B.SUROWSKA@POLLUB.PL; J.BIENIAS@POLLUB.PL

Streszczenie

Modyfikacja powierzchni metali poprzez zastosowa-
nie cienkich warstw ceramicznych jest jedng z nowo-
czesnych i popularnych metod podwyzszania wtasci-
woSsci biomateriatow metalicznych. Artykut prezentuje
mozliwo$ci osiggania nowych wiasciwosci tytanu i jego
stopu poprzez wytwarzanie ztozonych warstw biocera-
micznych metodami zol-zel oraz elektroforezy. Jest to
krotkie podsumowanie Kilkuletnich badan, realizowa-
nych przy wspotpracy z zespotem badawczym AGH-

CM UJ, nad trwatoscig biomateriatéw tytanowych.

Stowa kluczowe: tytan, stop tytanu, warstwa cera-

miczna, metoda zol-zel, zuzycie, adhezja
[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 72-76]

Wprowadzenie

Tytan i jego stopy, jako materiaty na implanty, sg od-

porne na korozje, nietoksyczne, nie wywotujg alergii ale
sg podatne na zuzycie scierne. Dodatkowym problemem

przy wytwarzaniu implantéw metalowo-ceramicznych jest

niekontrolowane powstawanie cienkiej warstwy tlenkowej

na powierzchni tytanu w procesie samorzutnej pasywa-
cji. Dlatego w szeregu pracach badawczych dazy sie do
poprawy wiasciwosci fizycznych i chemicznych warstwy
wierzchniej metalu aby otrzymac odpowiednie potgczenie
metal-ceramika [1-4]. Cel ten moze by¢ osiggniety droga

osadzania warstwy posredniej pomiedzy metalowym

podiozem a warstwg zewnetrzng hydroksyapatytowg lub z

ceramiki stomatologicznej (porcelany).

Do modyfikacji powierzchni tytanu i jego stopdéw sto-
sowane sg rozne metody [3,5-8], np.: zol-zel, plazmowe
utlenianie elektrolityczne (PEOQO), osadzanie elektrofore-

tyczne (EPD), prézniowe wytadowanie jarzeniowe, obrébka

plazmowa, CVD i in. W szczegdlnosci metody zol-zel oraz

elektroforeza sg procesami ekonomicznymi i elastycznymi,
prowadzonymi w niskich temperaturach, umozliwiajgcymi

otrzymanie warstw w szerokim zakresie grubosci na podto-

zach o réznorodnych ksztattach i morfologii [6,9-11]. Jednym

z przysztosciowych i dynamicznie rozwijanych trendow w
tym obszarze jest uktad metal-warstwa tlenkowa-hydrok-

syapatyt, ze wzgledu na potgczenie wysokich wtasciwosci

fizycznych i mechanicznych stopéw tytanu z aktywnoscig
biologiczng hydroksyapatytu (HA) [1,5]. Niestety, warstwy
HA majg tez wady takie jak niskie wiasciwosci mechanicz-

ne oraz niezadowalajgcg adhezje do metalowego podtoza
[6,7]. Podobny problem zwigzany z niskg adhezjg pojawia

sie w implantach stomatologicznych, w ktérych metal tgczy

sie z porcelang.
W artykule przedstawiono wptyw modyfikacji powierzchni

tytanu i stopu tytanu na potgczenie metal/porcelana oraz me-

tal/HA jak réwniez na wybrane wtasciwosci takich systemow.

A COMPARATIVE ANALYSIS

OF SURFACE MODIFICATION
INFLUENCE ON SELECTED
PROPERTIES OF TITANIUM AND
TITANIUM ALLOY

SurowskKA B., BIENIAS J.

LuBLIN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

DEPARTMENT OF MATERIALS ENGINEERING,

36 NADBYSTRZYCKA STREET, 20-618 LUBLIN, PoLAND
E-MAIL: B.SUROWSKA@POLLUB.PL; J.BIENIAS@POLLUB.PL

Abstract

The modification of metals surface by thin ceramic
layers is one of modern and popular methods of im-
proving properties of metallic biomaterials. The paper
presents the possibility of new properties achieved
through creating bioceramic composite layers on
titanium and titanium alloy by the use of sol-gel and
electrophoresis methods. It is the short summary of
few years research on durability and biocompatibility
of these materials realized in cooperation with AGH
- CM UJ research group.

Keywords: titanium, titanium alloy, ceramic layer,
sol-gel method, wear, adhesion
[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 72-76]

Introduction

Titanium and its alloys as materials for implants are
corrosion-resistant, non-allergenic and relatively non-toxic
but very susceptible to abrasion. The non-controlled thin
oxide film creating on metallic substrate by spontaneous
passivation process is the next problem in the case of the
metal-ceramic implants manufacture. Therefore, a great
deal of research has been carried out to improve physical
and chemical properties of the surface structure of metallic
substrate and to obtain the suitable metal-ceramic bonding
as well [1-4]. This goal may be reached through the deposi-
tion of intermediate layers between metal substrate and final
layer, hydroxyapatite or porcelain, respectively.

Various methods of surface modification of titanium
and titanium alloys are used [3,5-8] e.g. sol-gel, plasma
electrolytic oxidation (PEO), electrophoretic deposition
(EPD), vacuum glow discharge, plasma treatment, chemi-
cal vapour deposition (CVD). Particularly the processes of
manufacturing of sol-gel and electrophoretic coatings are
economical and flexible, conducted in low temperatures
with the possibility obtaining a wide ranges of thickness’ and
the prospect of formation of layers on substrate in complex
shape or morphology [6,9-11]. One of the prospective and
dynamic trends in this field is metal-oxides-hydroxyapatite
system, which are particularly advantageous because of
high physical and mechanical properties of titanium alloys
with hydroxyapatite layer (HA), which has a positive effect
on their biological activity [1,5]. On the other hand, HA lay-
ers have certain disadvantages, such as poor mechanical
properties and insufficient bonding to the substrate materi-
als [6,7]. The similar problem of poor porcelain adhesion to
metallic substrate appears in dental implants.

In this paper the effects of a titanium and titanium alloy
surface modification on achievement the adhesive bonding
metal/porcelain and metal/HA as well as on selected proper-
ties of these materials are discussed.
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Materialy i metody

Modyfikacja powierzchni metoda zol-zel

Do badan zastosowano tytan czysto$ci technicznej cpTi
(ASTM-grade 2) oraz stop tytanu Ti6AI4V (ASTM-grade 5),
ktorych powierzchnie przygotowywano wstepnie przez szli-
fowanie i polerowanie papierem sciernym, mycie ultradzwie-
kowe w acetonie i alkoholu etylowym oraz trawienie mie-
szaning kwaséw fluorowodorowego i azotowego. Nastepnie
na prébkach wytwarzano warstwy zelu z zoli (Si(OC,H;), i
Ti(OC,H,), stosujac technike wynurzania (z suszeniem na
powietrzu). Osadzone warstwy poddawano obrébce cieplnej
w atmosferze argonu, jednostopniowej w temperaturze 773 K
(500°C) lub dwustopniowej: pierwszy etap wygrzewania w
temperaturze 773 K (500°C) przez 0,5 h i drugi w 1023 K
(750°C) przez 0,5 h. Wygrzewanie powoduje usuniecie wody
i resztek substancji organicznych z warstwy oraz wzrost
skutecznosci potgczenia z podtozem.

Osadzanie hydroksyapatytu

Nanowarstwe hydroksyapatytu wytwarzano metoda elek-
troforezy z zawiesiniy HA (Chema-Elektromet Co., Poland
and Aldrich Co.) w etanolu, przy potencjale 10-30 V w czasie
10-30 s oraz wygrzewano w temperaturze 1023 K (750°C).
Grubos$¢ warstwy kontrolowano czasem depozycji oraz
parametrami elektrycznymi procesu elektroforezy [9,10].

Napalanie porcelany

Niskotopliwg porcelane Triceram (Dentaurum, Ger-
many) napalano na srodkowg czes$é powierzchni probek
o wymiarach 8 mm x 3 mm x 1 mm, wykonanych z cpTi
oraz stopu Ti6AI4V z warstwami posrednimi SiO, oraz
SiO,—TiO,. Porcelana naktadana byta w kolejnosci: Bond,
opaker (1), opaker (2), dentyna, szkliwo, zgodnie z zalece-
niami producenta. Parametry wypalania byty kontrolowane
automatycznie w piecyku stomatologicznym (Multimat
Mach 2, Dentsply, USA). W celach poréwnawczych porce-
lane napalono réwniez na podtoza metalowe bez warstwy
posredniej, przygotowane standardowo piaskowaniem.
Piaskowanie wykonano stosujgc proszek Al,O, o granulacji
150 ym pod ci$nieniem 0,25 MPa. Prébki ptukano w parze
wodnej. Przed napaleniem porcelany mierzono chropowa-
tos¢ powierzchni.

Wiasciwosci mechaniczne

Wytrzymato$¢ potgczenia metal-porcelana badano
zgodnie z normg ISO 9693 metoda trojpunktowego zginania
[4,12]. Odpornos$¢ na zuzycie w naturalnym srodowisku
(powietrze) i w ptynie fizjologicznym (SBF) badano metodag
pin-on-disc (ASTM G 99-04). Jako pin zastosowano kulke z
WC o s$rednicy 0,5 mm. Kulke dociskano do dysku (probki)
obcigzeniem 50 g. Dtugos¢ toru pomiarowego wynosita oko-
to 750 m. Wielkosc¢ zuzycia obliczano na podstawie pomiaru
profilu wytarcia profilometrem Taylor-Hobson [13,14].

Badania bioaktywnosci

Badania bioaktywno$ci warstw ztozonych prowadzono w
Srodowisku SBF w temperaturze 310K (37°C) przez 30 dni.
Sktad chemiczny SBF (wg. Kokubo, w g/cm?®) wynosit: 0.35
NaHCO,, 0.07 Na,SO,, 0.3 KCI, 0.17 K,HPO,, 0.28 CaCl,,
8 NaCl, 0.3 MgCl,-6H,0, 6.05 C,H,;NO,. Ponadto przepro-
wadzono test biologiczny z zastosowaniem Staphylococcus
epidermidis [15].

Materials and methods

Surface modification by sol-gel method

The commercial pure titanium cpTi (ASTM-grade 2) and
Ti6Al4V alloy (ASTM-grade 5) were used as the metal sub-
strate, then grinded and polished with SiC paper, washed
ultrasonically in acetone and ethyl alcohol and etched in
hydrofluoric and nitric acid mixture. Next, the specimens
were precovered with silica sol layer or titanium silica sol
layer (Si(OC,H;), and Ti(OC;H,), using dip—withdrawing
technique (dipping separated by drying in air). The layers
were heat treated in argon atmosphere at 773 K (500°C)
or using two steps of heating: the first step was conducted
at 773 K (500°C) for 0.5 h and the second one at 1023 K
(750°C) for 0.5 h. The heating removed water and residual
organic substances from the layer and increased the extent
of its bonding with the substrate.

Hydroxyapatite deposition

Hydroxyapatite nano-film produced by electrophoresis
method in ethanol HA (Chema-Elektromet Co., Poland and
Aldrich Co.) suspension, with 10 - 30 V voltage in 10-30 s
time, was repositioned and annealed at 1023 K (750°C).
The thickness of the layer was controlled by selecting the
depositing time and electric parameters of electrophoretic
process [9,10].

Porcelain firing

Triceram (Dentaurum, Germany) low-fusing dental
porcelain was fired on cpTi and Ti6Al4V alloy with SiO, or
SiO,—TiO, intermediate layer in the middle of the specimens
(8 mm x 3 mm x 1 mm). The dental porcelain was deposited
in the following order: bond, opaque (1), opaque (2), dentin,
glaze according to the manufacturer’s recommendations.
The parameters for porcelain firing were controlled auto-
matically with a dental porcelain furnace (Multimat Mach
2, Dentsply, USA). For comparison, the substrates without
intermediate coatings were prepared and subjected to
conventional sandblasting. Sandblasting was performed
using Al,O, particles of 150 um at the pressure of 0.25 MPa
and the specimens were rinsed with water vapour. Before
porcelain firing the surface roughness R, of the materials
investigated was measured.

Mechanical properties

The metal-porcelain bond strength was investigated
according to ISO 9693 standard using the three-point
flexure bond test [4,12]. Wear resistance in environmental
conditions (laboratory air) and in simulated body fluid (SBF)
were carried out by pin-on-disc method (ASTM G 99-04).
The WC ball with 0.5 mm diameter was used as a pin.
The pin was pressed against the disk (the specimen) at
the load of 50 g. The sliding distance was about 750 m.
The wear test was evaluated from the cross-section profiles
of the wear tracks measured by means of a Taylor-Hobson
profilometer [13,14].

Bioactivity tests

The study of bioactivity of composite layers was carried
out in simulated body fluid environment (SBF) at 310 K
(37°C) for 30 days. The chemical composition of SBF (ac-
cording to Kokubo, in g/cm®) is: 0.35 NaHCO,, 0.07 Na,SO,,
0.3KCl, 0.17 K,HPO,, 0.28 CaCl,, 8 NaCl, 0.3 MgCl,-6H,0,
6.05 C,H,;NO,. Therefore the biological test with Staphylo-
coccus epidermidis was carried out [15].
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Wyniki i
dyskusja

Typowe mikro-
struktury warstw SiO, |
na cpTi oraz na sto- S
pie TiBAI4V przed- l_."
stawiono na RYS. 1 b
2. Mozna zauwazyc, ﬂ'
ze morfologia war- (S8 T8
stwy SiO, silnie za-
lezy od technologii.
Jesliliczba wynurzen
byta mata, warstwa
jest bardzo cienka i
zawiera mikropek-
niecia (RYS. 1a, 2a)
powstajgce w wyniku
obrobki cieplnej. Ta
cienka warstwa ma |
wyglad popekanej
kry. Niektére pek-
niecia dochodzg do T
podtoza. Mikrostruk- s
tura warstw dwufa- |
zowych SiO,-TiO,
jest podobna (RYS.
3). Warstwy te zbu-
dowane sg z czgstek
SiO, w osnowie TiO,.
Jesli liczba wynu-
rzen jest wieksza,
warstwa jest grub- |
sza i bardziej zwarta |
(RYS. 1b, 2b). b

Przyczyng peka-
nia tlenkow a takze |
HA jest prawdopo- |
dobnie réznica we
wspotczynnikach
rozszerzalnosci ciep-
Inej (CTE) pomiedzy
warstwg ceramiczng
a podtozem (CTE
tytanu stanowi okoto
60% CTE hydrok-
syapatytu) i zmiana
objetosci ceramiki
podczas dwustopnio-
wej obrébki cieplnej [1,16].

Jednakze dalsze badania wykazaty, ze grube, zwarte
warstwy krzemionki a takze SiO,-TiO, charakteryzujg sie
stabg adhezjg do poditoza. Ponadto na gestych warstwach
tlenkowych otrzymuje sie niskg efektywnos$é wytwarzania
warstwy HA metoda elektroforezy. Z tego wzgledu nastepne
etapy badan byly prowadzone na prébkach z warstwami po
dwukrotnym wynurzaniu.

Warstwa hydroksyapatytu wytworzona metodg elek-
troforezy na warstwie tlenkowej jest cienka i czesciowo
przezroczysta (RYS. 4a).

Badania poréwnawcze bioaktywnosci warstw ztozonych
w SBF wykazaty, ze hydroksyapatyt narasta na powierzchni
prébek (RYS. 4b). Z punktu widzenia potencjalnego zasto-
sowania, mozliwo$¢ wzrostu HA w warunkach fizjologicz-
nych jest wazniejsza niz jego wczesniejsza obecnos¢ na
powierzchni implantu. Ponadto wstepne testy biologiczne
wykazujg, ze warstwa SiO,-TiO, na Ti6Al4V ogranicza ryzy-
ko adhezji bakterii i tworzenia sie biofilmu na prébkach [14].

eight-time withdrawing; SEM.

b) eight-time withdrawing; SEM.

RYS. 1. Mikrostruktura warstwy SiO, na cpTi: a) dwukrotne wynurzenie,
b) oSmiokrotne wynurzenie; SEM.
FIG. 1. Microstructure of SiO, layer on cpTi: a) two-time withdrawing, b)

RYS. 2. Mikrostruktura warstwy SiO, na Ti6Al4V: a) dwukrotne wynurzenie,
b) osmiokrotne wynurzenie; SEM.
FIG. 2. Microstructure of SiO, layer on Ti6Al4V: a) two-time withdrawing,

RYS. 3. Mikrostruktura warstwy SiO,-TiO, na: a) cpTi, b) Ti6Al4V; dwukrotne
wynurzenie, SEM.
FIG. 3. Microstructure SiO,-TiO, layer on: a) cpTi, b) Ti6Al4V; two-time
withdrawing, SEM.

Results and
discussion

The typical
microstructures of
| SiO;, layers on cpTi
| and Ti6AI4V alloy
are presented in
FIGs. 1 and 2. It
may be observed
that morphology of
SiO, layer strongly
depends on technol-
ogy. If small number
of withdrawing are
realized the layer is
very thin and con-
tains visible micro-
cracks (see FIGs.
1a, 2a) formed as
a result of heat
treatment. This thin
layer looks like “ice
| floe”. Some cracks
are approaching
the substrate. The
microstructure of
two-phase layers
SiO,-TiO, is simi-
lar (see FIG. 3).
These layers con-
2 sist of SiO, particles
in the TiO, matrix.
If number of with-
drawing is higher
{ the layer is thicker
and more continu-
{ ous (see FIGs. 1b,
| 2b).

| The causes of
cracking of oxide
and HA layers are
| probably mismatch-
ing the coefficient of
thermal expansion
(CTE) between the
ceramic layer and
substrates (CTE of
titanium amounts
to only 60% of that HA) and the change of ceramic volume
during two-steps heat treatment [1,16].

However, the further study revealed that thick compact
layers both silica and silica-titania are characterized by poor
adhesion to substrate. Moreover the low efficiency of HA
produced by electrophoresis was achieved on dense oxide
layers. Therefore the next stages of study were carried out
with two-time withdrawing layers.

The hydroxyapatite layer produced by electrophoresis on
oxide layer is thin, partially transparent (see FIG. 4a).

The comparative studies of bioactivity of composite
layers in simulated body fluid environment indicated that
hydroxyapatite grows on specimen surface (FIG. 4b). From
the point of view of potential bio-applications, the possibil-
ity of HA growth in the physiological environment is more
significant that the fact of its presence on the surface of an
implant. Moreover the preliminary biological tests show that
SiO,-TiO, layer on Ti6AI4V alloy limits the risk of bacterial
adhesion and bacterial biofilm formation [14].
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Wiadomym jest,
ze tytan i stopy ty-
tanu cechujg sie
niskg odpornoscia |
na zuzycie mecha-
niczne. Warstwa ce- |
ramiczna powinna
sprzyja¢ odpornosci
na zuzycie scierne i
wytrzymatos¢ zme-
czeniowg w réznych |5
srodowiskach. Ba-

ii:]:l_, gy WO It is known that ti- 75

R il =S tanium and its alloys © @ @ @ @ @
l'lt - ;1.'-: are characterized by
» | low wear resistance.
| The ceramic layer
should improve their
resistance to fric-
tion wear and fatigue
| strength in various
environments.

The substrates
(titanium and tita-

dane podioza (ty-  Rys. 4. Warstwa hydroksyapatytu na Ti6AI4V/ SiO,-TiO, wytwarzana me- Nium alloy) wore

tan i stop tytanu)  toda; a) elektroforezy, b) biomimetyczna w SBF; SEM. down considerably
silnie zuzywaja si¢ |G, 4. Hydroxyapatite layer on Ti6AI4V/ SiO,-TiO, deposited by: a) elec- N the both study
w obu badanych  rophoresis, b) biomimetic method in SBF; SEM. environments — the

srodowiskach — po- |
wietrzu laboratoryj-
nym i SBF (TABE-
LA 1). Ceramiczna
warstwa tlenkowa
charakteryzuje sie
wyzszg odpornoscig |
na scieranie w SBF. i
Zuzycie warstwy
wierzchniej w SBF |
jest okoto 40 razy
nizsze niz zuzycie

laboratory air and
simulated body fluid
.| (TABLE 1). The ce-
ramic oxide layer
is characterized by
higher wear resist-
ance in the SBF.
The wear of surface
layer is about 40
times smaller than
the wear of titani-
um and above 100

=
s

tytanu i okoto 100

times smaller than

razy nizsze niz stopu - RYS.5.Torzuzyciapotescie wSBF:a)Ti/SiO,-TiO,/HA, b) Ti6AI4V/SiO,-TiO,/HA.  the wear of titanium
tytanu (TABELA 1). FIG. 5. The wear track after test in SBF: a) Ti /SiO,-TiO,/HA, b) Ti6Al4V/ alloy in the SBF
Wptyw warstwy HA = SiO,-TiO,/HA. (TABLE 1). The HA

na wielkos$¢ zuzycia
nie zostat zaobserwowany.

influence on wear
resistance is not observed.

Tor zuzycia jest bardzo waski i ptytki (RYS. 5) po tescie The wear track is very narrow and shallow (FIG. 5) after
w $rodowisku SBF. Wspdtczynnik tarcia dla pary trgcej the tests in the SBF environment. The friction coefficient for
kulka ceramiczna — warstwa ceramiczna jest bardzo niski the ceramic ball — ceramic layer couple is very low in the wet

w $rodowisku wodnym i nizszy
niz w powietrzu dla obu typow
podtozy (RYS. 6).

Zaréwno wspotczynnik tarcia
jak i zuzycie $cierne dwufazo-
wego stopu tytanu z warstwg
ceramiczng sg nizsze niz dla
czystego tytanu.

Obie warstwy ceramiczne
(Si0, i SiO,~TiO,) podwyzszaja
wytrzymatos¢ potgczenia metal
— porcelana (TABELA 2) ale
warstwa SiO,—TiO, jest bardziej
efektywna. W grupie z podiozem
tytanowym po zastosowaniu war-
stwy SiO, wytrzymatos$¢ potacze-
nia wzrosta o 21% w poréwnaniu
do potgczenia cpTi-porcelana
bez warstwy posredniej. Dla
warstwy SiO,—TiO, wzrost wy-
nosi 25%. W grupie z podfozem
ze stopu TiBAI4V wytrzymatosé
wzrosta odpowiednio o0 14% i
28%. Dla wszystkich badanych
potgczen z podtozem ze stopu
tytanu wyniki byty lepsze [4]. Mi-
nimalna warto$¢ wytrzymatosci
potgczenia wg 1ISO 9693 wyno-
si 25 MPa. Otrzymane wyniki
zdecydowania przewyzszajg tg
granice.

. environment and lower than in the
TABELA 1. Zuzycie w srodowisku naturalnym i for both substrate ( FIG. 6).

orazw SBF. . » The coefficient of friction as
TAB!.E 1. Wear in the environmental conditions ;.|| 55 wear resistance of two-
and in the SBF. phase titanium alloy with ceramic
layer are lower than those for pure
titanium.

Zuzycie / Wear

Materiat : [um] Both ceramic layers (SiO, and
Materials Eogletrze lab. SBF Si0,-TiO,) are increasing the
: aboratory air bond strength of both metal-por-
Ti 4680 10951 || celain systems (see TABLE 2) but
Ti/(SiO,-TiO,)/HA 4109 257 SiO,~TiO, is more efficient. In the
Ti6AI4V 4283 5945 group with commercially pure tita-
Ti6AI4V/(SiO,-TiO,) 3609,68 48,50 gi}é)m Eiilie mgti'hsugs"ztei Whe:ﬁ
. —— iO, was used, the bond streng
TI6A4VI(SIO, T'O%)/HA 3501 66 increased by 21% in comparison to

the cpTi—porcelain system without
TABELA 2. Wytrzymatos$¢ potaczenia podioze me-  intermediate layers. For SiO,-TiO,
talowe —warstwa posrednia—porcelana Triceram. layer the increase reached 25%.
TABLE 2. The bond strength of the metal substrate  In the group where Ti6A14V alloy - (f)

-intermediate layer-Triceram porcelain systems. was used as the metal substrate, O I
- the bond strength increased by
WEPATNETREIRCT L IRV EWIEN 14% and 28%, respectively. Better <

potgczenia standardowe results in the bond strength were O —
Bond strength Mean noted in all the systems studied z m

: (MPa) SIENCEICNENENIN | where Ti6A14V alloy was used — Ll
cpTi _ 23,04 1,78 as the metal substrate [4]. The o
cpTi/SiO, 27,98 1,60 minimal value determined in ISO | I_
$P6TA'\’I§1'\</32—T'02 gggi ;;Z 9693 is 25 MPa. These results

i , s . e . .
T6AAVISIO, 32.17 215 333;f|cantly exceed this minimal _ E
Ti6AI4V/SiO,~TiO, 36,09 2,57 ’ .
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Dobre potgczenia warstw Good bonding of SiO, and
® @ @ o o @ o posrednich SiO,i SiO,-TiO, z| i SiO,-TiO, intermediate layers with
metalowym podtozem widocz-| _ i ) the metal substrate is demonstrat-
ne sg na przekrojach poprzecz- | « ed in the SEM microphotographs
nych materiatow po testach |4 ' of the cross-section of the materi-
zginania na mikrostrukturach | % * als examined after the bond test
w SEM (RYS. 7). Pekniecia g (see FIG. 7). The fracture line was
s zlokalizowane w obszarze | § °~ located at the interface between
pomiedzy warstwg posrednig | E 71 1 intermediate layers and porcelain
a porcelang (RYS. 7a) lub w| ¢ (see FIG. 7a) or in the porcelain
obszarze porcelany (RYS. 7b). : gy BRERH dziie 2tict larea (see FIG. 7b). Similar bond
Taki charakter pekania obser- —— e kST A sk L 2 —a=ToakebT - ke | failure characteristics for all groups
wowano dla wszystkich grup z —— el A L T ST IR DR - [ with SiO, and SiO,-TiO, layers
warstwami SiO, i SiO,-TiO,. were observed.
RYS. 6. Wspoétczynnik tarcia badanych materiatow
. - w powietrzu i w SBF. .

Whioski FIG. 6. Friction coefficient of tested materials in Conclusions

1. Warstwy SiO, i Si0,-Tio, | 2r and SBF. 1. The Si0, and SiO,-TiO,
na cpTi i stopie Ti6AI4V po- layers on cpTi and Ti6Al4V alloy
winny by¢ cienkie. - — may to be thin.
Mikropekniecia sg ' £ i r":-l"l.l.'-lLlJll.l._ The microcracs
dopuszczalne. fa - are acceptable.

2. Warstwy po- P L r'""-!i.' 2. The SiO,and
$rednie SiO, i SiO,- 2t e 3 = I, SiO,-TiO, interme-

TiO, wytwarzane
metodg zol-zel sg
efektywnym spo- i
sobem utatwiania
wytwarzania war-
stwy HA metoda
elektroforezy.

diate layers pro-
duced by sol-gel
are an effective
way to improve
the efficiency of
HA produced by
electrophoresis.

3. Ceramiczne RYS. 7. Mikrostruktura po tescie zginania: a) pekniecie w obszarze bondu, b) 3. The ceramic
warstwy tlenkowe = peknigcie w dentynie; SEM. oxide layer is char-
charakteryzujg sie ~ FIG.7.Microstructure after bending test: a) crack in bond, b) crack in dentin; SEM.  acterized by high-
wyzszg odpornos- er wear resistance
cig na zuzycie i nizszym wspotczynnikiem tarcia w srodo- and lower friction coefficient in the SBF than in the air.
wisku SBF niz w powietrzu. 4. The application of SiO, and SiO,-TiO, intermediate

4. Zastosowanie posrednich warstw SiO, lub SiO,-TiO, layers to both cpTi and Ti6Al4V alloy significantly improves
na oby typach podtoza znaczaco poprawia wytrzymatosé the bond strength of metal—porcelain systems in comparison
potgczenia metal-porcelana w poréwnaniu do uktadéw z to the metal substrate after sandblasting only.
podtozem tylko piaskowanym. 5. The bond strength of Ti6Al4V alloy—porcelain systems

5. Wytrzymatos$¢ potgczenia stop Ti6Al4V-porcelana z with SiO, and SiO,-TiO, intermediate layers is consider-
warstwami posrednimi SiO, i SiO,-TiO, jest znaczgco wyz- ably higher than in the groups where cpTi was the metal
sza niz w potgczeniach z podtozem cpTi. substrate.
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WPLYW MODYFIKACJI
POWIERZCHNI STOPU Ti6AI4V ELI
NA ODPORNOSC KOROZYJNA
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Wprowadzenie

Tytan i jego stopy, zaraz po stalach CrNiMo, sg naj-
czestszymi biomateriatami stosowanymi do wytwarzania
implantéw metalowych. O przydatnosci tytanu i jego stopow
zdecydowata bardzo dobra odporno$c¢ korozyjna w $rodowi-
sku tkankowym. Decydujgcy wptyw na odpornosé korozyjng
implantéw ze stopéw tytanowych majg wiasnosci fizyko-
chemiczne ich powierzchni determinowane gtéwnie przez
strukture i grubos¢ warstwy powierzchniowej. Ponadto stopy
tytanu posiadajg mniejszy ciezar wiasciwy w poréwnaniu ze
stopami na osnowie zelaza i kobaltu [1-4].

W poczatkowym okresie stosowania tytanu i jego stopéw
uwazano, ze sg one obojetne biologicznie nawet po wpro-
wadzeniu do organizmu [5]. Ostatnie podsumowujgce do-
Swiadczenia kliniczne wykazujg, ze tytan moze powodowac
alergie lub reakcje okotowszczepowg w miedzywarstwie
implant — tkanka kostna [6].

Strukturai sklad warstwy powierzchniowej implantéw z ty-
tanu i jego stopéw moga by¢ modyfikowane przy uzyciu réz-
nych metod, wsrdd ktdrych dominujg metody mechaniczne,
chemiczne, elektrochemiczne i termiczne. W ich wyniku na
powierzchni stopow tytanu oprocz tlenkow tytanu wystepuja
inne tlenki skorelowane ze sktadem chemicznym podtoza.
Na podkreslenie zastuguje ich duza stabilnos¢ termody-
namiczna oraz mata rozpuszczalnos¢ w tkankach. Tlenki
tytanu, tantalu, niobu, cyrkonu zblizone sg pod wzgledem
wiasnosci fizykochemicznych i zaliczane sg do materiatow
obojetnych [7]. Dobre wtasnosci fizykochemiczne warstwy
tlenkéw na powierzchni stopéw Ti mogg zosta¢ zmienione
poprzez udziat w ich strukturze tlenkéw metali 0 mniejszej
biotolerancji np. V, Mo.

Zdaniem autorow odpornos¢ korozyjna anodyzowanego w
identycznych warunkach stopu Ti6AI4V ELI uzalezniona jest
od sposobu wstepnego przygotowania powierzchni materia-
tu [8]. Dlatego w pracy przedstawiono wyniki badan wptywu
réznych metod wstepnego przygotowania powierzchni na
odpornos¢ korozyjng anodyzowanego stopu Ti6Al4V ELI.

Materiat i metodyka badan

W badaniach wykorzystano stopy Ti6AI4V ELI, w postaci
pretéw o $rednicy 8 i 14 mm. Sktady chemiczne badanych
stopéw spetnialy wymagania zawarte w normach ISO
5832-3 i ASTM F-136. Odpowiednio z pretéw o $rednicy
8 i 14 mm pobrano probki do badan odpornosci na korozje
szczelinowg i wzerowa. W badaniach wykorzystano probki,
ktérych modyfikacja powierzchni zostata przeprowadzona za
pomocg zabiegow, ktérym przyporzadkowano nastepujace
oznaczenia: 1-szlifowanie, 3-polerowanie mechaniczne, 4-
piaskowanie, 5-polerowanie elektrolityczne, XV anodyzacje
(X oznacza wartos¢ potencjatu, przy ktérym przeprowa-
dzano proces). Ponadto czes¢ prébek poddano zabiegowi
sterylizacji parowe;j (S).

INFLUENCE OF SURFACE
MODIFICATION OF Ti6Al4V
ELI ALLOY ON CORROSION
RESISTANCE

J.Szewczenko*, J.MaRcINIAK, M.KAcZMAREK, S.JADACKA

SILESIAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

INSTITUTE OF ENGINEERING MATERIALS AND BIOMATERIALS,
24A AKADEMIACKA STREET, 44-100 GLiwicE, POLAND

* E-MAIL: JANUSZ.SZEWCZENKO@POLSL.PL

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 77-82]

Introduction

Titanium and its alloys, just after stainless steels, are
the most commonly used biomaterials for metallic implants.
Usefulness of titanium and its alloys were determined by
very good corrosion resistance in a tissue environment. The
corrosion resistance of titanium based implants is character-
ized be physiochemical properties of the surface determined
mainly by structure and thickness of surface layer. Moreover,
titanium alloys have less specific weight than iron or cobalt
based alloys [1-4].

Since the beginning, the application of titanium and
its alloys was considered as biologically inert, even after
implantation [5]. The last summarizing clinical experiences
show that titanium can cause allergy or peri-implant reaction
in the implant - bone tissue interface [6].

Structure and composition of surface layer of implant
made of titanium and its alloys can be modified by means of
different methods, especially mechanical, chemical, electro-
chemical and thermal. Application of the mentioned methods
causes formation of oxides on the surface, not only titanium
oxides but other oxides as well, conditioned by the chemical
composition of the substrate. Their thermodynamic stability
and small solubility in tissues is worth mentioning. Oxides
of titanium, tantalum, niobium and zirconium are similar in
relation to physiochemical properties and are considered
as inert materials [7]. Good physiochemical properties of
surface oxide layers on Ti-based alloys can be changed by
presence, in the structure of metal oxides of lower biocom-
patibility, for example V, Mo.

In the authors opinion, corrosion resistance of anodized
Ti6AI4V ELI alloy is dependent on initial surface treatment
[8]. Hence, influence of different methods of initial surface
treatment on corrosion resistance of Ti6AI4V ELI alloy was
presented in the work.

Material and methods

The Ti6Al4V ELI alloy, in the form of bars of 8 and 14
diameter, was used in the research. Chemical composition
of the alloy met the requirement covered in ISO 5832-3
and ASTM F-136 standard. Samples for crevice and pitting
corrosion were cut from the bars of diameter of 8 and 14
mm, respectively. The following surface treatment was ap-
plied: 1—grinding, 3—mechanical polishing, 4—sandblasting,
5—electropolishing, XV anodization (X represents the applied
potential). Furthermore, same samples were sterilized by
means of the steam method (S).

Sand papers 120+600 were applied for the grinding.
The mechanical polishing was carried out with the use of
sisal brushes and a polishing paste. The sandblasting was
carried out in a blast cabinet with the use of glass balls.
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Szlifowanie mechaniczne prowadzono kolejno na papie-

® @ @ o o o o rychSciernych o gradacji 120+600. Polerowanie mechanicz-

ne przeprowadzono na szlifierce recznej z wykorzystaniem
szczotek sizalowych i pasty polerskiej. Nastepnie wybtysz-
czano na tarczach ptéciennych do uzyskania i lustrzanej
powierzchni, Piaskowanie przeprowadzono w iniekcyjnej
kabinie srutowniczej, wykorzystujgc jako medium robocze
kulki szklane. Polerowanie elektrolityczne prowadzono w
kapieli na bazie kwasu chromowego (E-395 Firmy POLI-
GRAT Gmbh). Proces anodyzacji, prowadzony byt z uzyciem
elektrolitu na bazie kwaséw fosforowego i siarkowego (Titan
Color Firmy POLIGRAT GmbH). W wyniku anodyzac;ji pro-
bek po polerowaniu elektrolitycznym w zaleznosci od zasto-
sowanego napiecia uzyskano prébki o réznym zabarwieniu:
57V-kolor zétty, 77V-kolor fioletowy, 87V-kolor niebieski,
97V-kolor seledynowy. Sterylizacje parowg przeprowadzo-
no w autoklawie Basic Plus firmy Mocom, w temperaturze
134°C, cisnieniu 2,1 bar przez 12 minut.

Badania chropowatos$ci powierzchni zostaty przeprowa-
dzone z wykorzystaniem metody liniowego mechanicznego
pomiaru stykowego przy uzyciu profilografometru SURTRO-
NIC 3+ firmy Taylor/Hobson.

Badania odpornosci na korozje wzerowg przeprowa-
dzono metodg potencjodynamiczng zgodnie z PN-EN
ISO 10993-13. Natomiast badania odpornosci na korozje
szczelinowg przeprowadzono zgodnie z normg ASTM F
746. Do obu badan wykorzystano potencjostat PGP201
firmy Radiometer. Jako elektrode odniesienia zastosowano
nasycong elektrode kalomelowg (NEK), elektrode pomoc-
niczg stanowit drut platynowy.

Badania odpornosci na korozje wzerowg i szczelinowa
rozpoczynano od wyznaczenia potencjatu otwarcia Eqcp.

Badania odpornosci na korozje wzerowg meto-
dg potencjodynamiczng rozpoczynano od potencjatu
Eoocz=Eocp—100mV. Zmiana potencjatu nastepowata w
kierunku anodowym z szybkoscig 3 mV/s. Po osiggnieciu
maksymalnej wartosci zakresu pomiarowego +4000 mV lub
uzyskania gestosci prgdu anodowego 1 mA/cm?, zmieniano
kierunek polaryzacji. Badania przeprowadzono w roztworze
Ringera, firmy B. Braun Melsungen AG w temperaturze
37x1°C.

Badania odpornosci na korozje szczelinowg przepro-
wadzono rejestrujac przez 15 minut dla prébek spolary-
zowanych potencjatem 800 mV krzywa gestosci pradu w
funkcji czasu.

Powierzchnig probek przed i po badaniach odpornosci
korozyjnej metodg potencjodynamiczng poddano obserwa-
cjom za pomocg skaningowego mikroskopu elektronowego
Supra 35 firmy ZEISS.

Wyniki badan

Wyniki pomiaréw chropowatosci powierzchni probek
ze stopu tytanu Ti6AI4V ELI o zréznicowanym sposo-
bie modyfikacji powierzchni zestawiono w TABELI 1.

Srednia warto$¢ parametru R, dla prébek po szlifowa-
niu i polerowaniu mechanicznym (1/3) wynosita 0,12 um,
natomiast po polerowaniu elektrolitycznym (1/3/5) wartos¢
R, wynosita 10 ym. W przypadku probek po szlifowaniu i
piaskowaniu (1/4) $rednia warto$¢ parametru R, wynosita
36 um. Proces polerowania elektrolitycznego probek po
piaskowaniu (1/4/5) spowodowat obnizenie wartosci para-
metru R, do 28 ym.

Proces anodyzacji nie powodowat zmiany chropowatosci
powierzchni prébek. Efekt ten byt obserwowany niezaleznie
od zastosowanych metod modyfikacji powierzchni probek
poprzedzajagcych proces anodyzacji jak rowniez wartosci
napiecia, dla ktérego przeprowadzano anodyzacje.

The electropolishing was carried out in the bath based on
chromic acid (E-395 POLIGRAT Gmbh). The anodization
was carried out in the electrolyte based on phosphoric and
sulphuric acids (Titan Color POLIGRAT GmbH). As the result
of anodization realized at different potentials, different colors
of surface were obtained: 57VV-yellow, 77V-violet, 87V—blue,
97V—celadon. The steam sterilization was carried out for the
following parameters: temperature - 134°C, pressure - 2.1
bar, time - 12 minutes.

Surface roughness was checked with the SURTRONIC
3+ (Taylor/Hobson) profiler. The pitting corrosion tests
were carried out by means of potentiodynamic method in
accordance with the PN-EN ISO 10993-13 standard, while
the crevice corrosion tests were carried out in accordance
with the ASTM F 746 standard. In both cases, the PGP201
potentiostat (Radiometer) was used. As the reference elec-
trode, saturated calomel electrode (SCE) was applied and
the auxiliary electrode was a platinum wire.

Both, pitting and crevice corrosion tests started with
determination of open circuit potential Eqp.

The pitting corrosion tests started at the potential
E oe=Eocp—100mV. The applied scan rate was equal to 3mV/s.
After reaching the maximum measuring range (+4000 mV)
or anodic current density 1 mA/cm? the scanning direction
was reversed. The tests were carried out in Ringer’s solution
(B. Braun Melsungen AG) at the temperature 37+1°C.

According to the ASTM F 746 standard, damage of the
passive film is performed electrochemically by applying a
potential of +800 mV versus SCE for durations up to 15 min
on a creviced sample.

Samples’ surface, both before and after the corrosion
tests, was observed in the Supra 35 (ZEISS) scanning
electron microscope.

Results

Surface roughness of differently modified Ti6AI4V ELI
alloy was presented in TABLE 1.

Mean value of R, parameter for the ground and the me-
chanically polished samples (1/3) was equal to 0.12 pm,
while for the electropolished samples (1/3/5) was equal to 10
um. For the ground and sandblasted samples the R, param-
eter was equal to 36 um. Electropolishing after sandblasting
(1/4/5) decreased the parameter up to R,=28 pm.

The anodization process did not cause the change of
surface roughness. This effect was observed for all the
samples, independently on the applied initial surface treat-
ment and the anodization potential as well.

Characteristic parameters describing pitting corrosion
resistance were presented in TABLE 2.

Mean value of corrosion potential of the mechanically pol-
ished samples (1/3) was equal to E,,=-84 mV, while the sand-
blasted samples (1/4) - E,,=-172 mV. Sterilization increased
corrosion potential of the samples (1/3/S) i (1/4/S) up to
E,,=t65mV and E,,=-117 mV, respectively. For the mechan-
ically polished samples (both sterilized and non-sterilized)
no hysteresis loop in all measuring range was observed.

Probka Ra

Sample [um]

1/3 0,12 TABELA 1. Wyniki pomiaréw
1/4 0,36 chropowatosci powierzch-
1/3/5 0,10 ni prébek ze stopu tytanu
1/4/5 0,26 Ti6Al4V ELL.

1/3/XV 0,12 TABLE 1. Surface rough-
1/4/XV 0,36

1/4/5/XV 0,28
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TABELA 2. Wyniki badan odpornosci korozyjnej stopow Ti-6Al-4V ELI.

TABLE 2. Corrosion resistance of Ti-6Al-4V ELI alloy.

Eon[ MV] E,, [Mv] E/epr [MV] R,, [kQ-cm?] ikorr [MA/CM?,
S S S S S

-84 +65 - - - - 686 621 0,037 0,041

-172 -117 +1530 - +1340 - 459 349 0,056 0,074

1/3/5 -50 +3843 +1823 213 0,122
1/4/5 +9 +3914 +1817 221 0,117
1/3/57V -37 +228 - - - - 4826 9533 0,005 0,002
1/3/5/57V -57 0 +3000 +2970 +1863 +1880 67735 65925 0,001 0,001
1/4/57V +31 +9 - - - - 1420 1380 0,018 0,018
1/4/5/57V -112 -57 +2962 +3153 +1850 +1866 6521 7820 0,003 0,003
1/3/77V +102 -17 - - - - 7296 2984 0,003 0,008
1/3/5/77V -125 -12 +2600 +2283 +1857 +1866 25750 38400 0,001 0,001
1/4/77V +55 -53 - - - - 2232 1542 0,011 0,016
1/4/5/77V -90 -87 +3085 +3043 +1865 +1917 7315 9870 0,003 0,002
1/3/87V +206 | +138 - - - - 6963 3350 0,003 0,007
1/3/5/87V -68 -68 +2840 +2250 +1890 +1860 29980 39930 0,001 0,001
1/4/87V +29 -140 - - - - 1166 1007 0,022 0,025
1/4/5/87V +43 -55 +2887 +3133 +1886 +1880 7906 4636 0,003 0,005
1/3/97V +61 +198 - - - - 4500 3783 0,005 0,006
1/3/5/97V -53 -5 +2760 +2323 +1853 +1853 29030 41623 0,001 0,001
1/4/97V -94 -130 - - - - 2832 1038 0,009 0,025
1/4/5/97V -105 -9 +3236 +2866 +1900 +1876 7650 6483 0,003 0,004

Charakterystyczne wielkosci opisujgce odpornos¢ na ko-
rozje wzerowg uzyskane na podstawie krzywych polaryzac;ji
anodowej przedstawiono w TABELI 2.

Srednia warto$é potencjatu korozyjnego E,,, probek po
polerowaniu mechanicznym (1/3) wynosita E,,=-84 mV
natomiast po piaskowaniu (1/4) - E,,,=-172 mV. Proces ste-
rylizacji spowodowat wzrost potencjatu korozyjnego probek
(1/3/8) i (1/4/S) odpowiednio do wartosci: E,,,=+65mV i E,.,
=-117 mV. Dla prébek (sterylizowanych i niesterylizowanych)
po polerowani mechanicznym (1/3) nie zaobserwowano
wystepowania petli histerezy w catym zakresie pomiaro-
wym (do +4000 mV). Warto$ci oporéw polaryzacyjnych R,
dla tych prébek wyznaczone metodg Sterna byty zblizone i
wyniosty okoto R,=650 kQcm? — TABELA 2.

Dla probek po piaskowaniu (1/4) zaobserwowano petle
histerezy, ktéra Swiadczy o inicjacji i rozwoju procesow koro-
zyjnych. Wyznaczona $rednia wartos¢ potencjatu przebicia
wyniosta E,=+1530 mV, natomiast repasywacja powierzchni
nastgpita przy wartosci potencjatu E.,=+1340 mV. Wyzna-
czona srednia wartoS¢ oporu polaryzacyjnego R, wynosita
R,=459 kQcm? — TAB.2. Natomiast dla prébek sterylizowa-
nych po piaskowaniu nie zaobserwowano wystepowania
petli histerezy w catym zakresie pomiarowym. Srednia
warto$¢ oporu polaryzacyjnego wynosita R,=349 kQcm?.

Potencjat korozyjny E,., probek polerowanych elektro-
litycznie i sterylizowanych po polerowaniu mechanicznym
(1/3/5) oraz po piaskowaniu (1/4/5) wynosit odpowiednio:
E,,.=-50 oraz E,,,=+9 mV. W obu przypadkach wystepowata
petla histerezy. Wyznaczone wartosci potencjatu przebicia
E, oraz repasywacji E, byty zblizone. Warto$¢ potencjatu
przebicia wyniosta E,=+3870 mV natomiast repasywac;ji
E.,=+1820 mV. Réwniez wartosci oporow polaryzacyjnych
byty zblizone i wynosity okoto R =220 kQcm?,

Values of polarization resistances R, for these samples
calculated with the use of the Stern’s method, were similar
and equal to ca. R,=650 kQcm? — TABLE 2.

For the sandblasted samples (1/4) a hysteresis loop was
observed what indicated initiation and development of cor-
rosion. The mean value of breakdown potential was equal
to E,=+1530 mV while surface repassivation was observed
for the potential E,,=+1340 mV. The mean value of polari-
zation resistance was equal to R,=459 kQcm? — TABLE 2.
However, for the samples sterilized after the sandblasting, no
hysteresis loop was observed. The mean value of polariza-
tion resistance was equal to R,=349 kQcm?.

Corrosion potentials for the electropolished and the
sterilized after mechanical polishing (1/3/5) as well as the
sandblasted samples (1/4/5) were equal to E,,=-50 and
E..—=1t9 mV respectively. For both samples a hysteresis
loop was observed. The obtained values of breakdown po-
tential as well as repassivation potential were similar. The
mean value of breakdown potential was equal to E,=+3870
mV while the mean value of repassivation potential was
equal to E,,=+1820 mV. Also values of the obtained values
of polarization resistances were similar and equal to ca.
R,=220 kQcm?.

For the samples anodized directly after mechanical pol-
ishing (both sterilized and non-sterilized) (1/3/XV), no hys-
teresis loop was observed. The highest value of polarization
resistance was reached for the sterilized samples anodized
at the potential 57 V (R,=9533 kQcm?), whereas the lowest
value was observed for the potential 77 V (R,=2984 kQcm?).
Also for the samples anodized directly after sandblasting
(1/4/XV) no hysteresis loop was observed. The highest
value of polarization resistance, calculated by means of the
Stern method, was reached for the samples anodized at the
potential 97 V (R,=2832 kQcm?), whereas the lowest value
for the sterilized and anodized samples was observed for
the potential 87 V (R,=1007 kQcm?).
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RYS. 1. Typowa powierzchnia probek ze stopu Ti-6Al-4V ELI poddanych modyfikacji powierzchni: a) 1/3, b)
1/3/5, c) 1/3/57V, d) 1/3/5/97V, e) 1/4, f) 1/4/5, g) 1/4/87V, h) 1/4/5/77V (a,c,g — stan wyjsciowy i po badaniach
korozyjnych) (b,e,f — stan wyjsciowy) (d,h - po badaniach korozyjnych).

FIG. 1. Surface of Ti-6Al-4V ELI alloy subjected to the following surface modification: a) 1/3, b) 1/3/5, c) 1/3/57V,
d) 1/3/5/97V, e) 1/4, f) 1/4/5, g) 1/4/87V, h) 1/4/5/77V (a,c,g — initial state and after the corrosion tests) (b, e,f— initial
state) (d,h — after the corrosion tests).
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Proébki (sterylizowane i niesterylizowane) anodyzowane
bezposrednio po polerowaniu mechanicznym (1/3/XV) w
catym zakresie pomiarowym charakteryzowaty sie brakiem
wystepowania petli histerezy. Stwierdzono, ze najwiekszg
wartoscig oporu polaryzacyjnego charakteryzowaty sie
sterylizowane prébki anodyzowane przy potencjale 57 V
(R, =9533 kQcm?), natomiast najmniejszg anodyzowane
przy potencjale 77V (R,=2984 kQcm?). Réwniez dla probek
(sterylizowanych i niesterylizowanych) anodyzowanych
bezposrednio po piaskowaniu (1/4/XV) nie stwierdzono
wystepowania petli histerezy w catym zakresie pomiarowym.
Najwieksza wartos¢ oporu polaryzacyjnego wyznaczona
za pomocg metody Sterna wyniosta dla prébek anodyzo-
wanych przy potencjale 97 V - R ;=2832 kQcm?, natomiast
najmniejszg dla probek poddanych sterylizacji i anodyzac;ji
powierzchni przy potencjale 87V - R,;=1007 kQcm?.

Dla probek (sterylizowanych i niesterylizowanych) anody-
zowanych po uprzednim polerowaniu mechanicznym i elek-
trolitycznym (1/3/5/XV) zaobserwowano wystepowanie petli
histerezy. Najwiekszg wartos¢ potencjatu przebicia E, zare-
jestrowano dla probek anodyzowanych przy potencjale 57 V
(E,=+3000 mV), za$ najmniejszg dla prébek sterylizowanych
i anodyzowanych przy potencjale 77 V (E,=+2283 mV). Dla
wszystkich probek repasywacja powierzchni nastepowata
w zakresie potencjatow E=+1853++1890 mV. Najwiekszg
wartoscig oporu polaryzacyjnego charakteryzowaty sie prob-
ki anodyzowane przy potencjale 57 V (R,=67735 kQcm?).

Zarejestrowane krzywe polaryzacji anodowej dla prébek
(sterylizowanych i niesterylizowanych) anodyzowanych
po uprzednim piaskowaniu i polerowaniu elektrolitycznym
(1/4/5/XV) ujawnity wystepowanie petli histerezy. Najwiek-
szg wartos¢ potencjatu przebicia E, stwierdzono dla probek
sterylizowanych i anodyzowanych przy potencjale 57 V
(E,=+3153 mV), najmniejszg zas, dla probek sterylizowa-
nych i anodyzowanych przy potencjale 97 V (E,=+2283 mV).
Warto$¢ potencjatu repasywaciji E., dla wszystkich probek
miescita sie w zakresie potencjatow E=+1850++1917 mV.
Wyznaczona wartos$¢ oporu polaryzacyjnego byta najwyzsza
w przypadku probek sterylizowanych i anodyzowanych przy
potencjale 77 V i wyniosta R,=9870 kQcm?. Natomiast naj-
nizszg wartos¢ zaobserwowano dla probek poddanych ste-
rylizacji i anodyzacji przy potencjale 87V - R,=4636 kQcm?.

Przeprowadzone badania odpornosci na korozje szcze-
linowg wykazaty, ze niezaleznie od sposobu modyfikacji
powierzchni stop Ti6Al4V ELI posiada catkowitg odpornosé
na ten rodzaj korozji. Nie stwierdzono wzrostu gestosci
pradu przy polaryzacji powierzchni probek potencjatem
E=+800mV.

Badania powierzchni prébek wyjsciowych w skaningo-
wym mikroskopie elektronowym ujawnity ich zré6znicowang
topografie charakterystyczng dla danej metody modyfikacji
powierzchni — RYS. 1a,b,c,e,f,g. Natomiast obserwacje
prébek po badaniach potencjodynamicznych wykazaty
wystepowanie uszkodzen typowych dla korozji wzerowej w
przypadku prébek (1/4), (1/3/5/S), (1/4/5/S) oraz sterylizo-
wanych i niesterylizowanych probek (1/3/5/XV) i (1/4/5/57V).
Uszkodzenia przyjmowaty posta¢ duzych pojedynczych
wzeréow — RYS. 1d lub liczniejszych matych otoczonych
mikropeknieciami - RYS. 1h.

Podsumowanie

Przeprowadzone badania wskazujg, iz sposoéb przy-
gotowania powierzchni przed procesem anodyzacji ma
istotny wptyw na odporno$¢ korozyjng stopu Ti6AI4V ELI.
Najwieksze wartosci oporu polaryzacyjnego z zakresu
R,=25700+67700 kQcm? uzyskano dla prébek szlifowanych,
polerowanych mechanicznie i elektrolitycznie oraz anodyzo-
wanych (1/3/5/XV) odpowiednio przy potencjale 77V i 57V.

For the samples anodized directly after mechanical and
electrolytical polishing (both sterilized and non-sterilized)
(1/3/5/XV), a hysteresis loop was observed. The highest
value of breakdown potential was recorded for the samples
anodized at the potential 57 V (E,=+3000 mV), whereas the
lowest value was recorded for the sterilized and anodized
samples at the potential 77 V (E,=+2283 mV). For all the
samples repassivation of the surface was observed for the
potentials in the range E=+1853++1890 mV. The highest
value of polarization resistance was obtained for the samples
anodized at the potential 57 V (R,=67735 kQcm?).

Recorded anodic polarization curves for the samples
anodized directly after sandblasting and electropolishing
(both sterilized and non-sterilized) (1/4/5/XV), revealed the
presence of hysteresis loop. The highest value of break-
down potential was recorded for the samples anodized
at the potential 57 V (E,=+3153 mV), whereas the lowest
value was recorded for the sterilized and anodized samples
at the potential 97 V (E,=+2283 mV). For all the samples
repassivation of the surface was observed for the poten-
tials in the range E=+1850++1917 mV. The highest value
of polarization resistance was obtained for the sterilized
samples anodized at the potential 77 V and was equal to
R,=9870 kQcm?, whereas the lowest value was observed
for the sterilized samples anodized at the potential 87 V
- R,=4636 kQcm?.

The crevice corrosion tests revealed that independently
on the applied modification method, the Ti6Al4V ELI alloy is
fully resistant to this type of corrosion. No increase of current
density was observed at the potential E=+800mV.

SEM observations revealed diverse topography, char-
acteristic for the individual modification method — FIG. 1
a,b,c,d,e,f,g. However, observations after the corrosion tests
showed the presence of pitting corrosion damage for the fol-
lowing samples (1/4), (1/3/5/S), (1/4/5/S) and both sterilized
and non-sterilized samples (1/3/5/XV) i (1/4/5/57V). The
corrosion damage was in the form of large, single pits —
FIG. 1d or numerous small pits with microcracks — FIG. 1h.

Summary

In the course of the work it was revealed that the initial
surface treatment before anodization has significant influ-
ence of corrosion resistance of Ti6AI4V ELI alloy. The
highest values of polarization resistance from the range
R,=25700+67700 kQcm? were observed for the ground, me-
chanically and electrolytically polished samples (1/3/5/XV)
anodized at the potential 77V and 57 V, respectively. How-
ever, the proposed surface treatment caused the presence of
the breakdown potential in the range E,=+2300—+3000 mV.
Repassivation of the surface was observed for the potential
equal to E,=+1870 mV. Elimination of the electropolishing
(5), as the intermediate process, caused that for the (1/3/XV)
samples, no break of the passive layer in the all measuring
range was observed. Only decrease of polarization resist-
ance to the value from the range R,=3000+9500 kQcm?
was observed.

Replacement of the mechanical polishing with the sand-
blasting (1/4/5/XV) caused change of polarization resist-
ance (R,=4600-9900 kQcm?) with simultaneous change of
the breakdown and repassivation potential (E,=+2900 mV,
E.,=+1870 mV respectively).

Elimination of the electropolishing (1/4/XV) caused further
decrease of polarization resistance (R,=1000+2800 kQcm?).
However, in this case, the breakdown potential in the total
measuring range was not revealed.

The proposed surface treatment ensures full crevice
corrosion resistance of the Ti6AI4V ELI alloy.
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Zaproponowany rodzaj obrobki powierzchniowej spowodo-
wat jednak wystepowanie potencjatu przebicia w zakresie
E,=+2300-+3000 mV. Repasywacja powierzchni prébek
nastepowata przy wartosci potencjatu E.,=+1870 mV.
Wyeliminowanie polerowania elektrolitycznego (5) jako
obrobki posredniej spowodowato, iz w przypadku probek
(1/3/XV) nie stwierdzono wystepowania przebicia warstwy
pasywnej w catym zakresie pomiarowym. Jedynie zaob-
serwowano obnizenie oporu polaryzacyjnego do wartosci
z zakresu R,=3000+9500 kQcm?.

Po zastgpieniu polerowania mechanicznego piaskowa-
niem (1/4/5/XV) wyznaczony opor polaryzacyjny przyjmowat
wartoéci z zakresu R,=4600-9900 kQcm?. Jednoczesnie
obserwowano wystepowanie potencjatu przebicia E, przy
wartosci okoto E,=+2900 mV oraz repasywaciji E., przy
wartosci okofo E,,=+1870 mV.

Po wyeliminowaniu polerowania elektrolitycznego dla
(1/4/XV) badania odpornosci na korozje wzerowg wykazaty
dalsze obnizenie wartosci oporu polaryzacyjnego, ktéry
miescit sie¢ w zakresie R;=1000+2800 kQcm?. Jednakze w
tym przypadku nie stwierdzono wystepowania potencjatu
przebicia w catym zakresie pomiarowym.

Zaproponowane w pracy obrébki powierzchniowe w
petni zabezpieczajg stop Ti-6Al-4V przed wystepowaniem
korozji szczelinowe;j.

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna stwier-
dzi¢ iz najwiekszg odpornoscig korozyjng charakteryzuje sie
stop Ti6AI4V ELI, ktérego powierzchnia przed anodyzacjg
zostata modyfikowana z wykorzystaniem zabiegow szlifowa-
nia, polerowania mechanicznego oraz elektrolitycznego.

Podziekowania

Praca naukowa finansowana ze $rodkow na nauke w
latach 2010 - 2012 jako projekt badawczy.

On the basis of the research one can conclude that the
most favorable surface treatment of the Ti6AI4V ELI alloy,
with respect to corrosion resistance, is obtained for ground,
mechanically and electrolytically as well as anodized sur-
faces.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono analizg iloSciowg wy-
branych parametréw morfologicznych krwi po jej
czasowym kontakcie z materiatem weglowym LTI.
Na podstawie uzyskanych wynikéw nie stwierdzono
zmian w wartosSciach parametréow uktadu czerwono-
krwinkowego, natomiast zaobserwowano zmiany w
wartoSciach parametrow ukfadu biatokrwinkowego i
ptytkowego. Zaobserwowane zmiany w wartoSciach
parametréw morfologicznych nie przekraczajg zakresu
wartosci referencyjnych dla tych wskaznikéw.

Stowa kluczowe: wegiel pirolityczny, hemoliza,
wskazniki czerwonokrwinkowe, krwinki biate, ptytki krwi

[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 83-87]

Wprowadzenie

Materiaty przeznaczone na trwate implanty zastepujgce
chore lub uszkodzone tkanki organizmu powinny odzna-
czac¢ sie obojetnoscig biologiczng. W zastosowaniach
medycznych szczegodlne znaczenie majg implanty, ktérych
powierzchnia pokryta jest weglem pirolitycznym. Warstwy
wegla pirolitycznego, podobnie jak wigkszos¢ rodzajow
syntetycznego wegla, mozna otrzymywac w roznych mody-
fikacjach, poprzez odpowiedni dobdr parametréw procesu
technologicznego, bez koniecznosci wprowadzania dodat-
kow modyfikujgcych. Sprawia to, ze mozliwosci ich zasto-
sowan w medycynie sg znaczace, a implanty modyfikowane
weglem w coraz wiekszym stopniu, spetniajg wymagania
stawiane przez nowoczesng medycyne. Optymalne wias-
ciwosci podtoza, oraz zastosowanie pokrycia weglowego
o odpowiednich wtasciwosciach fizycznych, chemicznych
i biologicznych, w konstrukcji nowego uktadu, mogg sta-
nowi¢ perspektywiczny biomateriat z przeznaczeniem do
czasowego kontaktu z krwig [1,2].

Celem niniejszej pracy byto okreslenie wptywu wegla
pirolitycznego na wybrane parametry morfologiczne krwi.

Materiat

Ocenie poddano niskotemperaturowy pirolityczny wegiel
izotropowy w postaci warstwy otrzymanej na podtozu z
grafitu syntetycznego (LTI). Prébki pokryte warstwg wegla
LTI otrzymano technikg CVD w Katedrze Biomateriatow,
Wydziatu Inzynierii Materiatowej i Ceramiki, AGH, Krakéw.
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Abstract

A quantitative analysis of selected morphological
parameters of blood after its temporal contact with
LTI carbon material was presented in the study. The
obtained results indicate that the values of parameters
of erythrocyte system did not change, while the values
of parameters of leukocyte and platelet systems were
altered. The changes in the values of parameters did
not exceed the range of referential values for these
indexes.

Keywords: pyrolytic carbon, haemolysis, red cells
parameters, white cells, platelets

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 83-87]

Introduction

The materials designed for permanent implants replac-
ing diseased or damaged tissues of the organism should
be characterised by biological inertness. Implants covered
with pyrolytic carbon layers have a particular significance
in medical applications. Pyrolytic carbon layers, like most
kinds of synthetic carbons can be obtained in different modi-
fications, depending on a proper selection of technological
process parameters without the necessity of introduction of
modifying additions. It makes that possibilities of their ap-
plications in medicine are significant, and implants modified
with carbon components meet in more and more degree the
requirements of modern medicine. The optimal properties
of the substrate and use of carbon coatings with suitable
physical, chemical and biological properties can constitute
perspective materials for contact with blood [1,2].

The aim of this work was to determine the influence of a
pyrolytic carbon surface on selected morphological param-
eters of blood in the in vitro tests.

Material

Low temperature isotropic carbon in the form of layer
obtained on synthetic graphite substrate (LTIl) was evalu-
ated. The samples coated with LTI carbon by CVD technique
have been manufactured at the Department of Biomaterials
of the Faculty of Materials Science and Ceramics, AGH,
Cracow.
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Metody

Badania laboratoryjne

Przygotowanie wyciggu wodnego

Z wegla pirolitycznego sporzgdzono wyciggi wodne z
zachowaniem proporcji 4 g materiatu na 30 ml wody do in-
iekcji oraz warunkéw ekstrakcji 37°C przez 72 godz. Roztwoér
kontrolny stanowita woda do iniekcji uzyta do sporzgdzenia
wyciggow i inkubowana w tych samych warunkach co
badane proby. Oznaczono pH i przewodnos$¢ elektryczng
wiasciwa [3].

Oznaczenie pH

Pomiary pH wyciggu wodnego oraz kontroli wykonano w
temperaturze 20°C z zastosowaniem mikroprocesorowego
miernika pH/mV °C typ P-731 z automatyczng kompensacja
temperatury, stosujgc typowg elektrode kombinowang typ
SAgP-301W [4].

Oznaczenie przewodnosci elektrycznej wiasciwej

Przewodnos¢ elektryczng wiasciwg mierzono w tempera-
turze 20°C przy uzyciu konduktometru typ N-572 z elektrodg
typu PS-2Z [5].

Badania biologiczne in vitro

Badania wykonano na krwi ludzkiej AB Rh+ pobranej
na ptyn konserwujgcy CPD (citrate-phosphate-dextrose,
USP) [6].

Badanie dziatania hemolitycznego

Przygotowanie zawiesiny krwinek czerwonych

Petng krew wirowano z predkoscig 1018 x g przez 10
min., nastepnie odciggnieto osocze, wraz z gorng warstwe
krwinek czerwonych. Osad krwinek czerwonych przemyto
izotonicznym roztworem chlorku sodowego (150 mmol/l),
za kazdym razem delikatnie mieszajac i odwirowujac (366
x g przez 15 min) z zachowaniem takiego samego czasu
i szybkosci wirowania oraz odrzucajgc ptyn znad osadu
krwinek. Zageszczone krwinki czerwone rozcienczono
10-krotnie, 150 mmol/lI roztworem NaCl. Otrzymano 10%
zawiesine krwinek czerwonych.

Oznaczenie odsetka hemolizy

Wycigg wodny z materiatu oraz wode do iniekgcji (kon-
trola) w ilosci 5ml doprowadzono do izotonicznosci statym
chlorkiem sodu. Dodano 0,25 ml 10% zawiesiny krwinek
czerwonych i inkubowano przez 24 godz. w temp. 37°C.
Nastepnie w ptynie znad osadu krwinek czerwonych ozna-
czono spektrofotometrycznie absorbancje i obliczono odse-
tek hemolizy, ktérego wartos$¢ nie powinna przekroczy¢ 1%.
Osad krwinek czerwonych oceniono mikroskopowo [7].

Badania hematologiczne

Petng krew wraz z probkg materiatu (0,6g/6ml) oraz
bez materiatu (kontrola) wprowadzono w ruch wahadtowy
(20/min) przez 15, 30, 60, 120 min w temp. pokojowe;j [8-
10]. Po inkubacji petng krew pobrano do badarn hematolo-
gicznych i do oceny morfologicznej komorek krwi. We krwi
oznaczono warto$¢ hematokrytu (Ht), stezenie hemoglobiny
(HGB), liczbe krwinek czerwonych (RBC) oraz wskazniki
czerwonokrwinkowe: srednig objeto$¢ krwinki czerwonej
(MCV), srednig mase hemoglobiny w krwince czerwonej
(MCH), srednie stezenie hemoglobiny w krwinkach czer-
wonych (MCHC) i rozktad krwinek czerwonych (RDW).

Methods

Laboratory tests

Aqueous extract preparation

Aqueous extracts were prepared from pyrolytic carbon
with maintenance of proportion of 4 g of material for 30 ml
of water for injection and extraction conditions, 37°C for 72 h.
Water for injections used for extracts preparation and incu-
bated in the same conditions as the tested samples consti-
tuted the control solution. The pH and electrical conductivity
were determined [3].

pH determination

Measurements of pH of aqueous extract and control
were performed at 20°C with use of a microprocessor
meter pH/mV °C, type P-731 with automatic temperature
compensation using a typical combination electrode type
SAgP-301W [4].

Electrical conductivity determination
Electrical conductivity was measured at 20°C using a
conductometer type N-572 with an electrode type PS-2Z [5].

Biological studies in vitro

The tests were performed on human blood AB Rh+
taken for preserving fluid CPD (citrate-phosphate-dextrose,
USP) [6].

Study of the haemolytic action

Erythrocytes suspension preparation

Full blood was centrifugated 1018 x g, for 10 min. and
subsequently plasma with the upper layer of erythrocytes
was drawn off. Erythrocyte sediment was rinsed with (150
mmol/l) of isotonic sodium chloride solution, stirred gently
and centrifugated (366 x g, 15 min) each time maintaining
the same time and centrifugation speed removing the fluid
over the blood cells sediment. The concentrated eryth-
rocytes were diluted 10 times, 150 mmol/l NaCl solution.
Finally, 10% erythrocytes suspension was obtained.

Haemolysis percentage marking

Aqueous extract from the material and water for injection
(control) in the amount of 5 ml was brought to isotonic state
with a solid sodium chloride. 0.25 ml 10% erythrocytes sus-
pension was added and incubated for 24 h at 37°C. Next,
in the fluid taken from above the erythrocytes sediment the
absorbance was determined by means of spectrophotom-
etry and haemolysis percentage was counted, the value of
which should not exceed 1%. The erythrocytes sediment
was evaluated microscopically [7].

Haematological tests

Full blood with a material sample (0.6 g/6ml) and without
material (control) was set in a swing move (20/min) for 15,
30, 60, 120 min. at room temperature. After the incubation
time the full blood was taken for haematological tests and for
morphological evaluation of blood cells [8-10]. There have
been determined the following parameters of the blood: the
value of haematocrit (Ht), haemoglobin concentration (HGB),
red cells count (RBC) and red cells indexes: mean red cell
volume (MCV), mean haemoglobin mass in red cell (MCH),
mean haemoglobin concentration in red cells (MCHC) and
red cell distribution width (RDW). White cells count (WBC)
was determined taking into account leucogram: granulocyte
(GRA), lymphocyte (LYM) and monocyte (MON) percentage.
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Okreslono liczbe krwinek biatych (WBC) z uwzglednieniem
leukogramu: odsetka granulocytéw (GRA), limfocytow (LYM)
i monocytow (MON). Oznaczono liczbe ptytek krwi (PLT),
Srednig objetos¢ ptytek (MPV) i hematokryt ptytkowy (PCT).
Badania wykonano na aparacie hematologicznym Cobas
Micros firmy La Roche. W osoczu krwi oznaczono stezenie
hemoglobiny pozakrwinkowej metodg cyjanomethemoglobi-
nowa. Stezenie jondw wodorowych (pH) we krwi oznaczono
na aparacie Chiron Diagnostics 248 firmy Bayer.

Analiza statystyczna

Wyniki badan poddano analizie statystycznej. Obliczono
$rednig arytmetyczng i odchylenie standardowe. Istotne
réznice w $rednich wartosciach parametrow okreslono
testem T dla prob niezaleznych, przy poziomie istotnosci
dla p<0,05.

TABELA 1. Badania laboratoryjne wyciaggu wodnego
z wegla pirolitycznego (LTI).

TABLE 1. Laboratory tests of water extract from LTI
carbon material.

Przewodnosé
Materiat elektryczna wtasciwa
Material Electrical conductivity
[uS/cm]

Wegiel LTI

LTI carbon | 6,66 | 0,14 2,53+021
Kontrola | g g9 | _ 1,60 0,33
Control

Wyniki

Wyciggi wodne z wegla LTI byt bezbarwne, klarowne
i bez zapachu. Prébki materiatu nie zmienity swojego
ksztattu i koloru. Wartosci pH oraz przewodnos¢ elektrycz-
na witasciwa wyciggu byly poréwnywalne z wartosciami
wyznaczonymi dla kontroli. Srednie warto$ci pH wyciagu z
wegla LTI miescity sie w zakresie normy 5,5-7,5 jednostek
(TABELA 1). Srednie wartoéci odsetka hemolizy dla izo-
tonicznego wyciagu z wegla LTI nie przekroczyty dopusz-
czalnej wartosci przyjetej w normie, czyli 1% (TABELA 2).

TABELA 3. Liczba czerwonych krwinek (RBC), stezenie hemo-
globiny (HGB) oraz wartos¢ hematokrytu (Ht) we krwi kontrol-
nej oraz po kontakcie z weglem pirolitycznym (LTI) w funkcji

czasu w temperaturze pokojowej.

TABLE 3. Red cells count (RBC), haemoglobin concentration
(Hb) and haematocrit in control blood and after contact with

the pyrolytic carbon as a function of time at RT.

Min-Max : RBC: 3,80-4,78; HGB: 11,99-12,29; Ht: 35,47-36,39

RBC

Czas
Time
min

Materiat
Material

10"2/L

Platelets count (PLT), mean platelet volume (MPV) and
platelet haematocrit (PCT) were also assessed. The studies
were made using a haematologic apparatus Cobas Micros
produced by La Roche. Extracellular haemoglobin concen-
tration was marked in plasma with cyanomethemoglobin
method. The pH concentration of hydrogen ions in blond
were determined by using an apparatus Chiron Diagnostics
248 produced by Bayer.

Statistical analysis

The studies results were subjected to statistical analysis.
The mean value and standard deviation were counted.
Significant differences in the mean values of parameters
were determined with the Student t test for independent
samples, with the significance level for p<0.05.

TABELA 2. Wartosci odsetka hemolizy dla wegla
pirolitycznego (LTI).

TABLE 2. Haemolysis percentage values of the
pyrolytic carbon (LTI).

Dziatanie hemolityczne
Hemolytic action

Materiat
Material wycigg/extract
10% erytrocyty/erythrocytes
Wegiel LTI
LTI carbon 0,30£0,02
Results

Aqueous extracts from LTI carbon were colourless, clear
and without smell. The material samples did not change their
shape and colour. The pH values and electrical conductiv-
ity of extract were comparable with the values designated
for control. The mean pH values of extract from LTI carbon
were within the standard range of 5.5-7.5 units (TABLE 1).
The mean values of haemolysis percentage for an isotonic
extract from LTI carbon did not exceed the acceptable value
in the standard, that is 1% (TABLE 2). The proper shape of
red blood cells containing fairly regular short cytoplasmatic
protuberances was observed in a microscopic image, and
the shape did not vary from that observed in the
control cells. The mean values of haematological
parameters for control blood and after contact with
LTI carbon at RT after 15, 30, 60, 120 min and the
range of referential values (Min-Max) for blood used
in the tests are gathered in TABLES 3-7.

Red cells count, haemoglobin concentra-
tion, haematocrit value after contact with LTI
carbon at all times of observation were compa-
rable with the values in control group (TABLE 3).
Mean value of erythrocytes, haemoglobin mass and
haemoglobin concentration in erythrocytes for all
times of measurement were comparable with the
values of those obtained for control group (TABLE

15 | 4,24 +0,05 | 12,26 + 0,15 | 35,96 + 0,58

30 | 4,28+0,03 | 12,33 0,07 | 36,05 £ 0,25

Wegiel LTI 60 | 4,29+0,07 | 12,15 £ 0,05 | 36,20 * 0,50
e et 90 | 4,27 £0,05 | 12,03 0,07 | 35,95 £ 0,25
120 | 4,25+0,05 | 12,10+ 0,10 | 36,26 + 0,55

15| 4,26+ 0,04 | 12,10 £ 0,26 | 35,93 + 0,46

30 | 4,29+0,03 [ 12,30 £ 0,20 | 36,33 * 0,44

Kontrola 60 | 4,27+0,04 | 12,10£0,10 | 35,70 + 0,30
Control 90 | 4,29+0,08 | 12,05 +0,15 | 35,05 + 0,60
120 | 4,26 +0,04 | 12,05 + 0,05 | 35,85 + 0,45

4). A decreasing tendency was noted for white cells
count. The largest differences were observed after
90 min (p<0.01). Prolongation of a contact time fill
120 min. did not influence significantly (p<0.05) in
WBC decreasing. The percentage of lymphocytes,
monocytes and granulocytes was similar to the val-
ues in the control group (TABLE 5). Platelets count
in blood after 30, 60 and 90 min (p<0.05) and 120
min (p<0.01) of contact with LTI carbon decreased
significantly in comparison to the control group.
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TABELA 4. Wartosci wskaznikow czerwonokrwinko-
wych: srednia objetos¢ krwinki (MCV), sSrednia masa
hemoglobiny (MCH), Srednie stezenie hemoglobiny
w krwinkach (MCHC) we krwi kontrolnej oraz po
kontakcie z weglem pirolitycznym (LTI) w funkcji
czasu w temperaturze pokojowej.

TABLE 4. Red cells parameters: mean red cell
volume (MCV), mean corpuscular haemoglobin
in red cell (MCH), mean corpuscular haemoglobin
concentration in red blood cells (MCHC) in control
blood and after contact with the pyrolytic carbon
as a function of time at RT.

Min — Max : MCV: 83,89-84,85; MCH: 28,55-28,95;
MCHC: 33,88-34,62.

Materiat “
Material i
min
15 184,50+ 0,57 (28,47 + 0,17 |33,60 £ 0,15
30 |84,25+0,50 28,60+ 0,14 33,90 + 0,11
Wegiel LTI | 60 |[84,75+ 0,50 |28,50 + 0,22 [33,50 + 0,50
LTl carbon | 90 |84,37 +0,47 (28,57 + 0,18 |33,86+ 0,13
120 |84,50 + 0,40 |28,52 +0,17 |33,72 £ 0,26
15 |84,33+0,47 (28,52 +0,15 33,73 £0,25
30 [84,50+0,60 |28,58+0,16 |33,80+0,16
Kontrola 60 |84,50+0,40 [28,60+ 0,17 (33,86 £ 0,13
Control 90 |84,50+ 0,40 28,55+ 0,12 (33,47 £ 0,30
120 | 84,50 + 0,40 |28,57 £ 0,13 | 33,43 £ 0,55

W obrazie mikroskopowym stwierdzono prawidtowy ksztatt
krwinek czerwonych. Zawieraty one dos¢ regularne, krétkie
wypustki cytoplazmy i swoim ksztattem nie odbiegaty od
krwinek w kontroli.

Srednie wartoéci parametréw hematologicznych wraz
z odchyleniem standardowym dla krwi kontrolnej oraz po
kontakcie z weglem LTI w temp. pokojowej po 15, 30, 60,120
min oraz zakres wartosci referencyjnych (Min-Max) dla krwi
uzytej do badan podano w TABELACH 3-7.

Liczba krwinek czerwonych, stezenie hemoglobiny,
wartos¢ hematokrytu po kontakcie z materiatem weglo-
wym LTI we wszystkich czasach obserwacji byta poréw-
nywalna z wartosciami w grupie kontrolnej (TABELA 3).
Srednia objeto$é krwinek czerwonych, masa hemoglobiny
oraz stezenie hemoglobiny w krwinkach czerwonych we
wszystkich czasach pomiaru byta poréwnywalna do
wartosci tych parametréw w grupie kontrolnej (TABE-
LA 4). Liczba krwinek biatych wykazywata tendencje
spadkowg. Najwieksze rdznice obserwowano po 90
min (p<0,01). Wydtuzenie czasu kontaktu do 120 min
nie wptyneto na istotne (p<0,05) zmniejszenie WBC.
Odsetek limfocytdw, monocytéw i granulocytéw byt
zblizony do wartosci w grupie kontrolnej (TABELA 5).
Liczba krwinek ptytkowych we krwi po 30, 60 i 90 min
( p<0,05) oraz 120 min (p<0,01) kontaktu z weglem
LTI istotnie zmniejszyta sie¢ w poréwnaniu do kontroli.
Stwierdzone wartosci PLT po 60, 90 i 120 min byty do
siebie zblizone oraz miescity sie w zakresie wartosci
referencyjnych. Wartosci hematokrytu ptytkowego

The observed PLT values after 60, 90 and 120 min were
similar to each other and they were within the range of
referential values. The values of platelet haematocrit and
the mean platelet volume were comparable with the value
in control group (TABLE 6). Extracellular haemoglobin con-
centration increased significantly after 15 min (p<0.05), 30
min. (p<0.001) and 60, 90 and 120 min. (p<0.01). The larg-
estincrease of Hb in comparison with control was observed
after 30 min. The observed values were comparable and
did not exceed 40 mg/dl of the value given in the standard.
The pH values of blond after contact with LTI carbon for all
times of observation were comparable and similar to the
values in control group (TABLE 7).

Summary

Biocompatibility, stability of material in body fluids and
direct interaction with the morphological parameters of
blood are connected both with the chemical nature and
physical state of an implant. The purpose of the study was:
biological evaluation in vitro evaluation of low temperature
isotropic carbon in the form of layer obtained on synthetic
graphite substrate as material that can be applied in the
form of implant for direct contact with blood. The evalua-
tion of the effect of LTI carbon on blood was made on the
basis of quantitative changes of the selected parameters of
erythrocyte (HGB, Ht, RBC), leucocyte (WBC, LYM, MON,
GRAN), platelet (PLT, MPV, PCT) systems.

Changes in the pH values and electrical conductivity
were not observed in agueous extracts from pyrolytic carbon.

In the tests of haemolytic interaction of extract from
LTI carbon material, the determined value of haemolysis
percentage did not exceed 0.5%, whereas 1% level is the
accepted upper haemolysis value in relation to materials
designed for a direct contact with blood. The obtained re-
sults prove the lack of compounds in extract influencing the
release of haemoglobin from the red cells. The evaluation
of the effect of LTI carbon surface on blood was made on
the basis of quantitative changes of the selected haemato-
logical parameters. Full blood was subjected to a temporal
direct contact with the material. A decrease of white cells
count, platelets count and an increase of extracellular Hb
concentration in blood were observed.

TABELA 5. Liczba biatych krwinek (WBC), wartos¢ odsetka
limfocytéow (LYM), monocytéw (MON) i granulocytéw (GRAN)
we krwi kontrolnej i po kontakcie z weglem pirolitycznym (LTI)
w funkcji czasu w temperaturze pokojowej.

TABLE 5. White cells count (WBC) and lymphocyte (LYM),
monocyte (MON) and granulocyte (GRAN) differentia count in
the control blood and after contact with the pyrolytic carbon
(LTI) a function of time at RT.

Min —Max : WBC: 4,16-4,42; LYM: 30,39-33,21; MON: 5,90-7,10;
GRAN: 61,49-64,11; *p<0,05, ** p<0,01

oraz $rednie objetosci ptytek byty poréwnywalne do
wartosci w grupie kontrolnej (TABELA 6). Stezenie he-
moglobiny pozakrwinkowej istotnie zwigkszyto sie po 15
min (p<0,05), 30 min (p<0,001) oraz 60, 90 i 120 min.
(p<0,01). Najwieksze zwiekszenie Hb w poréwnaniu
do kontroli zaobserwowano po 30 min. Stwierdzone
wartosci byty poréwnywalne i nie przekroczyty 40 mg/dl,
wartosci objetej normg. Wartosci pH krwi po kontakcie
z materiatem weglowym LTl we wszystkich czasach
obserwaciji byty poréwnywalne i zblizone do wartosci
w grupie kontrolnej (TABELA 7).

15 14,20+0,13 [30,85+0,21|6,35+0,07 62,80 + 0,14
30 14,18+0,14 |32,65+0,49|6,35+0,93(61,00 + 1,41
Wegiel LTI | 60 | 3,75+0,35* |32,43+2,68(6,24 +0,86[61,33+ 1,48
LTl carbon | 90 [3,65+0,21*|33,88 +0.80|6,13 +0,35]59,99 + 1,11
120 |3,70+0,14* |33,50 + 2,50 |6,40 + 0,80 60,10 + 1,40
15 14,22+0,28 [31,10+0,635,93 +0,37 62,97 + 0,96
30 [4,30+0,07 30,40+ 1,39|6,30 + 0,40 63,30 + 1,62
Kontrola 60 |4,20+0,14 |30,54 +1,83|6,46 +0,35|63,00 + 1,41
Control 90 [4,00+0,14 |32,43+1,00|6,21+0,25|61,36 + 0,87
120 |3,90+0,14 |32,15+0,35|6,30 +0,28|61,55 + 0,50




Podsumowanie

Stopien biozgodnosci, stabilno$¢ materiatu w ptynach
ustrojowych i bezposrednie oddziatywanie na parametry
morfologiczne krwi zwigzane sg zaréwno ze strukturg jak i
chemiczng, i fizycznym stanem implantu. Celem przepro-
wadzonych badan byta ocena biologiczna in vitro niskotem-
peraturowego pirolitycznego wegla izotropowego w postaci
warstwy otrzymanej na podtozu z grafitu syntetycznego jako
materiatlu moggcego mie¢ zastosowanie w formie wszcze-
pu do bezposredniego kontaktu z krwig. Ocene wplywu
materiatu weglowego LTI na krew dokonano na podstawie
ilosciowych zmian wybranych parametréw uktadu czerwo-
nokrwinkowego (HGB, Ht, RBC ), biatokrwinkowe (WBC,
LYM, MON, GRAN), ptytkowego (PLT, MPV, PCT).

W badaniach wyciggu wodnego z wegla pirolitycznego
nie stwierdzono zmian w wartosciach pH i przewodnosci
elektrycznej wtasciwej. W badaniach dziatania hemolitycz-
nego wyciggu z materiatu weglowego LTI, stwierdzona
warto$¢ odsetka hemolizy nie przekroczyta 0,5%. Jako
gorng dopuszczalng wartos¢ hemolizy w odniesieniu do
materiatow przeznaczonych do bezposredniego kontaktu z
krwig przyjmuje sie 1%. Uzyskane wyniki Swiadczg o braku
w wyciggu zwigzkédw wptywajgcych na uwolnienie hemo-
globiny z krwinek czerwonych. Ocene wptywu materiatu
weglowego LTI, na krew dokonano na podstawie ilosciowych
zmian wybranych parametrow hematologicznych. Petng
krew poddano czasowemu, bezposredniemu kontaktowi
z materiatem. We krwi stwierdzono zmniejszenie liczby
krwinek biatych i ptytkowych oraz zwigkszenie stezenia Hb
pozakrwinkowe;j.

TABELA 7. Stezenie hemoglobiny (Hb) w osoczu
oraz pH krwi kontrolnej oraz po kontakcie z weglem
pirolitycznym (LTI) w temperaturze 37°C.

TABLE 7. Extracellular haemoglobin concentration
and pH in control plasma and after contact with the
pyrolytic carbon (LTI) a function of time at room
temperature.

Min — Max: Hb: 14,95-15,77; pH; 7,20-7,45; * p<0,05,
** p<0,01, *** p<0,001

Norma/Standard: 0-40 mg/di

TABELA. 6. Liczba ptytek krwi (PLT), hematokryt
plytkowy (PCT) srednia objetos¢ plytek (MPV) we
krwi kontrolnej oraz po kontakcie z weglem piro-
litycznym (LTI) w funkcji czasu w temperaturze

pokojowej.

TABLE 6. Platelets count (PLT), platelet haematocrit
(PCT), mean platelet volume (MPV) in the control
blood and after contact with the pyrolytic carbon

(LTI) a function of time at RT

Min — Max: PLT: 194-210; PCT: 0,11-0,15; MPV: 7,05-

7,27; * p<0,001.

Materiat -
Material
min
15 | 193,5+7,50 |0,14 £ 0,005|7,40 £ 0,14
30 |184,0 £6,00* |0,12+0,002|7,00 + 0,14
Wegiel LTI | 60 [173,0+10,21*|0,12 +£0,01 |7,15+ 0,07
LTI carbon | 90 [172,0 +8,02* | 0,12 + 0,004 |7,20 + 0,14
120 |174,0 £7,50* |0,12+0,02 |7,20 + 0,10
15 [205,5+5,50 |0,14+0,02 (7,36 +0,11
30 |186,5+8,02 |0,13+0,008|7,25+ 0,07
Kontrola 60 |180,8+5,03 |0,13+0,006|7,20+0,14
Control 90 [(196,3+5,51 |0,13+0,01 |7,15+0,35
120 |195,6 £5,50 |0,13+0,01 |7,15+0.07

] Czas

ol fime mgt/)dl Ph
15 18,36 £1,14 * 7,06
30 19,92 £ 0,39 *** 7,05
Wegiel LTI 60 20,74 £ 0,46 ** 7,05
LTI carbon LTI 90 21,43 £0,75 ** 7,05
120 22,24 +0,74 ** 7,04
15 15,55 + 0,75 7,05
30 15,55+ 0,75 7,04
Kontrola 60 17,05+ 0,75 7,05
Control 90 18,07 + 0,39 7,05
120 18,47 £ 0,76 7,00

Przeprowadzone badania biologiczne in vitro wykazaty,
ze czasowy bezposredni kontakt krwi z materiatem weglo-
wym LTI nie zmienia warto$ci pH krwi, parametréw uktadu
czerwonokrwinkowego, natomiast wptywa na parametry
uktadu biatokrwinkowego i ptytkowego. Zaobserwowane
zmiany nie przekroczyly zakresu wartosci referencyjnych
oraz wartosci zawartej w normie.

Podziekowania

Praca wykonana w ramach projektu badawczego nr 1821
Akademii Medycznej we Wroctawiu.

The performed biological studies in vitro showed that
a temporal direct contact of blood with LTI carbon surface
does not change the pH values of blood, erythrocyte system
parameters. On the contrary it influences the parameters of
leucocyte and platelet systems. The observed changes did
not exceed the range of referential values and the standard
values.
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Wprowadzenie

Powszechnie stosowang metodg stabilizacji ztaman kosci
dtugich jest zespolenie $rodszpikowe. Niestety czasami
towarzyszg mu infekcje [1-3]. Dlatego tez wskazane jest
stosowanie implantu, ktéry jednoczesnie zapewnia dobrg
stabilizacje, ale dodatkowo moze tez lokalnie uwalniac lek.
Nosnikiem leku mogg by¢ polimerowe powtoki naniesione
na powierzchnie metalowego implantu, jak jest to juz sto-
sowane w przypadku stentow [4]. Warstwy takie muszg
zapewnia¢ odpowiednig kinetyke uwalniania leku, ale tez
bardzo dobrze przylega¢ do metalowego substratu. Uzyska-
nie dobrej adhezji jest jednak trudne. Aby poprawi¢ adhezje
polimeru do metalowego podtoza mozna stosowac rézne
modyfikacje powierzchni metalu. Nasze poprzednie bada-
nia wykazaty, ze efekt ten mozna tatwo osiggna¢ poprzez
rozwiniecie powierzchni [5]. Niestety powoduje to obnizenie
odpornosci korozyjnej metalu.

Inng metodg modyfikacji powierzchni metalicznej jest
silanizacja. Silanowe $rodki sprzegajace sg opartymi na
krzemie zwigzkami zawierajgcymi dwie grupy funkcyjne.
Jedna jest zdolna do tgczenia z substratem nieorganicznym
(np. szktem, metalem lub ceramikg), druga do wigzania z
materiatem organicznym (np. polimery, powtoki lub kleje).
Duzg zaletg tych materiatéw jest ich dobra odpornos¢ na
korozje [6].

Celem pracy byto opracowanie metody silanizacji po-
wierzchni stali nierdzewnej, poprawiajgcej adhezje powtoki
polimerowej. Badano topografie modyfikowanej powierzch-
ni, a nastepnie nanoszono powtoke polimerowg. Na koncu,
aby wybrac najlepszg metode silanizacji, zbadano adhezje
naniesionych powtok.

Materiaty i metody badan

Stal nierdzewng 316L zakupiono od ITALINOX Polska.
Silanowy $rodek sprzegajgcy GPTS (y-glicidoksypropyltri-
metoksysilan) zakupiono w Sigma Aldrich (Polska), kwas
siarkowy, nadtlenek wodoru, toluen, aceton, etanol oraz
dichlorometan w POCH (Polska), chloroform w CHEMPUR
(Polska). Poli(L-laktyd) (PLLA Mw=150kDa) zakupiono
w Boeringher Ingelhaime (Niemcy). Jako substratu uzyto
prébek o srednicy 20 mm i grubosci 2 mm wypolerowanych
na lustrzany potysk. W celu usuniecia wszelkich zanie-
czyszczen oraz ekspozycji grup wodorotlenowych, probki
poddano dziataniu roztworu H,SO, i H,0O, (4:1), a nastepnie
czyszczono ultradzwiekowo, kolejno w wodzie destylowa-
nej, etanolu i acetonie oraz osuszono strumieniem azotu.
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Introduction

Intramedullary fixation is commonly used method for long
bones fractures stabilization. However, sometimes after nail-
ing infections occur [1-3]. Therefore implant, which guaran-
tees good fixation and additionally may locally release drug
are advisable. The drug carrier could be polymeric coatings
deposited onto surface of metallic implant, as it is already
used in the vascular stents [4]. Such coatings should provide
proper kinetics of drug release, but also adhere very well to
metallic substrate. Obtaining of good adhesion is difficult.
In order to increase the adhesion of polymers to the metal
surface various surface modifications can be used. Our
previous study shows, that this effect can be easily achieved
by surface developing [5]. However, it involved decrease of
the corrosion resistance of the metallic substrate.

Another method of metallic surface modification is silani-
zation. Silane coupling agents are silicon-based compounds
that contain two reactive groups. One is able to connect
to inorganic substrate (such as glass, metal or ceramic),
second one to organic material (such as organic polymers,
coatings or adhesives). The other big advantage of these
materials is their good corrosion resistance [6].

The aim of this study was to develop a proper method
of the silanization of stainless steel surface to improve
adhesion of polymer coating. The topography of the modi-
fied surface was characterized. Then, these surfaces were
coated by polymer. Finally, the adhesion of the coatings was
investigated to select the best method of the silanization.

Materials and methods

The stainless steel 316L was purchased from ITALINOX
Poland. The silane coupling agent GPTS (y-glycidoxy-
propyltrimethoxysilane) was obtained from Sigma Aldrich
(Poland). Sulfuric acid, hydrogen peroxide, toluene, ac-
etone, ethanol, dichloromethane were obtained from POCH
(Poland). Chloroform were purchased from CHEMPUR
(Poland). The poly(L-lactide acid) (PLLA Mw=150kDa) was
from Boeringher Ingelhaime (Germany). The disk-like sam-
ples, diameter 20 mm and thickness 2 mm, were polished
to the mirror like shine and used as the substrate material.
In order to remove any contaminations and expose hydroxyl
groups on the steel surface the samples were treated with
a solution of H,SO, and H,0, (4:1). These samples were
ultrasonically cleaned in the distilled water, ethanol and
acetone, and dried by nitrogen blowing. Ultrasonic cleaning
was carried out using ultrasonic washer or ultrasonic homog-
enizer, which allowed for applying higher-power ultrasounds.
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Czyszczenie ultradzwiekowe przeprowadzono w ptuczce
ultradzwiekowej, lub za pomocg homogenizatora ultradzwie-
kowego, pozwalajgcego na zastosowanie ultradzwiekow
o0 wysokiej energii. Proces silanizacji przeprowadzono w
10% roztworze GPTS/toluen w temperaturze 55°C przez
48 h. Grupy alkoksylowe moga hydrolizowa¢ do silanolu,
albo dzieki dodatkowi wody, albo dzieki wodzie pozostatej
na powierzchni nieorganicznej [7]. Dlatego tez, w jednym
wariancie, mata ilos¢ wody (200 pl H,0/10ml czystego
GPTS) zostata dodana do roztworu silanu. Po reakcji, w
celu usuniecia niekowalentnie zaadsorbowanego srodka
sprzegajgcego, przeprowadzono ultradzwiekowe ptukanie
w toluenie i dichlorometanie. Otrzymang warstwe silanu
suszono 3 h w atmosferze argonu w temperaturze 70°C.
Tak przygotowane probki pokryto cienkg warstwg PLLA.
Powtoki nanoszono poprzez zanurzenie prébek w 8% roz-
tworze PLLA/chloroform, oraz suszenie 2 h w warunkach
otoczenia, a nastepnie 24 h w suszarce prozniowej (25°C,
100 mbar).

Dla silanizowanych probek wykonano obserwacje w
skali makro, mikro oraz pomiary chropowatosci. Do makro-
obserwaciji uzyto aparatu cyfrowego. Obserwacje w skali
mikro wykonano przy uzyciu skaningowego mikroskopu
elektronowego (SEM Hitachi S-2600N). Pomiary chropo-
watosci powierzchnni wykonano za pomocg profilometru
optycznego Wyko NT9300. Adhezje powtok polimerowych
badano scratch testerem Revetest.

Wyniki

Badano cztery rodzaje probek: referencyjng (RF), czysz-
czong przy uzyciu ptuczki ultradzwiekowej (P=100 W) (SP),
przy uzyciu homogenizatora ultradzwiekowego (P=300 W)
(SIL_1), oraz czyszczong jak w wariancie SIL_1, ale sila-
nizowang z dodatkiem wody w roztworze (SIL_2). Wyniki
makroobserwacji przedstawiono na RYS. 1. Wykazaty one,
ze zastosowanie ultradzwigkow o niskiej energii pozwolito na
uzyskanie na powierzchni metalu bardzo cienkiej, niemalze
niewidocznej warstwy silanu. Uzycie podczas czyszczenia
ultradzwiekow o wyzszej energii spowodowato wzrost
gruboséci warstwy primera. Mozna to wyttumaczy¢ rozwi-
nieciem powierzchni metalu. Jak wykazat Chiu [8] nawet
krotkotrwate dziatanie ultradzwiekdédw moze spowodowaé
znaczny wzrost chropowatos$ci modyfikowanej powierzchni.
Powigzat on ten efekt z procesem kawitacji. Zgadza sie to
z badaniami Geigera [9], ktéry wykazat, ze ultradzwieki
wptywajg na pole powierzchni wtadciwej oraz podnoszg
reaktywnosc¢ Zelaza. Reaktywnosc ta jest zwigzana z ma-
tymi peknigciami powierzchni, ktére sg nowymi drogami
przenoszenia elektronéw i reakcji. W zwigzku z tym wzrasta
ilos¢ zaadsorbowanych grup hydroksylowych, co pozwala
na zwigzanie wigkszej ilosci silanu.

Dodanie wody do roztworu GPTS spowodowato dal-
szy wzrost grubosci warstwy silanu. Jest to efekt matych
zmian w procesie silanizacji. Schemat procesu silanizacji
przedstawiono na RYS. 2. Obejmuje on cztery podstawowe
etapy: 1 — hydrolize grup metoksylowych, 2 — kondensacje,
3 —tworzenie wigzan wodorowych oraz 4 — tworzenie wigzan
metal-O-Si [7]. W wariantach SP i SIL_1 hydroliza zaszta
dzieki wodzie zaadsorbowanej na powierzchni metalu. Do-
danie wody do roztworu silanu spowodowato przeniesienie
hydrolizy z powierzchni stali do objetosci roztworu. Zhydro-
lizowany silan podlegat kondensacji, a nawet sieciowaniu,
a nastepnie wigzat sie z powierzchnig metalu. W tym przy-
padku, o wystgpieniu sieciowania swiadczy zaobserwowane
przejscie silanu w zel.

Then, they were subjected to a silanization process. The
silanization was performed in 10% (v/v) GPTS/toluene at
55°C for 48 h. The alkoxy groups hydrolyze to silanol, either
through the addition of water or from residual water on the
inorganic surface [7]. Therefore, in one variant, small amount
of water (200 ul H,O/10 ml pure GPTS) was added into the
silane/toluene solution. After reaction, in order to remove
non-covalently adsorbed silanes, ultrasonication in toluene
and dichloromethane was performed. The silane layer was
cured in the oven with argon atmosphere at 70°C for 3 h.
Such prepared samples were coated with a thin layer of
PLLA. The coatings were obtained by dipping the samples
in a 8% PLLA/chloroform solution. Then, the samples were
dried for 2 h at ambient conditions, and subsequently dried
for 24 h in the vacuum dryer (25°C, 100 mbar).

The macro-, micro-observations and roughness meas-
urement for the silanized samples were performed. The
macro-observations were done with using digital camera.
Micro-observations were performed using scanning electron
microscope (SEM Hitachi S-2600N). Surface roughness
was measured using optical profilometer Wyko NT9300.
Adhesion of the polymeric coatings was investigated using
scratch tester Revetest.

Results

Four types of the samples were analysed: reference sam-
ple (RF), sample cleaned in ultrasonic washer (P=100 W)
(SP), sample cleaned with using ultrasonic homogenizer
(P=300 W) (SIL_1), and sample cleaned as SIL_1 but this
time the silane solution contained a small amount of water
(SIL_2). The results of the macro- observation are shown
in FIG. 1. They have shown that applying low-energy ultra-
sounds allows for obtaining very thin, practically invisible
silane layer at the metal surface. Applying higher-energy
ultrasounds has caused increase of the thickness of the
primer layer. It can be explained by development of metal
surface. As Chiu et al. [8] have shown, even short time acting
of ultrasounds can result in significant increase of the modi-
fied surface roughness. They attribute this to cavitation proc-
ess. It is in agreement with Geiger et al. [9] investigations.
They have shown that ultrasounds influence on the specific
surface area and also increase the reactivity of the iron. The
reactivity is related to the fine surface cracks, which are new
pathways for electron transfer and reaction. Therefore, the
amount of adsorbed hydroxyl groups increases allowing for
bonding larger amount of silane.

Addition of water into GPTS/toluene solution caused in-
crease of the silane layer thickness. This is an effect of a little
change in silanization process. The schematic illustration
of this process is shown in the FIG. 2. It involved four basic
steps: 1 — hydrolysis of methoxy groups, 2 — condensation,
3 —formation of hydrogen bonds, and 4 — metal-O-Si bonds
formation [7]. For the SP and SIL_1 hydrolysis has pro-
ceeded thanks to residual water on the surface. The addition
of water into GPTS/toluene solution results in the hydrolysis
in the volume of solution. The hydrolyzed silane condensed
or even crosslinked and subsequently it was bonded onto
the metallic surface. In this case, the crosslinking occurred
and transition of the silane into a gel was observed.

Effect of applying high-power ultrasounds and ad-
dition of water into GPTS solution was also analyzed
using scanning electron microscope (FIG. 3). At the
surface after SP silanization variant just small precipi-
tated silane particles were observed. It suggests that just
very thin layer of couple agent was bonded at the steel
surface. Different surfaces were obtained at other sam-
ples. The surface of the SIL_1 was characterized by
tight silane coatings composed of small silane particles.
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RYS. 1. Zdjecia makro silanizowanych probek: a) powierzchnia referencyjna,

b) SP, ¢) SIL_1, d) SIL_2.

FIG. 1. Macro-images of the silanized samples: a) reference surface, b) SP,

c) SIL_1, d) SIL_2.
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RYS. 2. Schemat procesu silanizacji przy uzyciu GPTS.
FIG. 2. Scheme of the silanization process using GPTS.

Efekt stosowania ultradzwiekéw o wysokiej energii oraz
dodatku wody do roztworu GPTS analizowano réwniez przy
uzyciu skaningowego mikroskopu elektronowego (RYS. 3).
W wariancie SP, na powierzchni obserwowano tylko mate
czastki wytrgconego silanu, co sugeruje osadzenie bar-
dzo cienkiej warstwy srodka sprzegajgcego. Odmienna
powierzchnia byta obserwowana na innych préobkach.
Po SIL_1 otrzymano szczelng powtoke silanu zbudowang
z jego matych czagstek. Przypuszczalnie, na skutek rozwi-
niecia powierzchni, zostata zatrzymana wigksza ilos¢ wody.
To, oraz duza liczba zaadsorbowanych grup wodorotleno-
wych, mogto spowodowac wzrost liczby wigzan metal-O-Si.
Jezeli proces jest prowadzony w odpowiednich warunkach
wystarczajgco diugo, moze dodatkowo wystgpi¢ sieciowa-
nie silanu, co obserwowano w postaci osadzonych matych
czgstek silanu.

Po SIL_2, zmatych czgstek, jakie obserwowano poprzed-
nio, silanowy $rodek sprzegajgcy uformowat aglomeraty.
Oznacza to, ze znaczna ilo$¢ silanu kondensowata i siecio-
wata wykorzystujgc wszystkie grupy hydroksylowe, tworzac
mate czgstki. Nastepnie tgczyty sie one ze sobg, przy uzyciu
czesci z pozostatych wolnych grup wodorotlenowych, two-
rzac aglomeraty. Poniewaz woda w roztworze GPTS/toluen
zainicjowata proces kondensacji w jego objetosci, dlatego
tez z powierzchnig stali zostaly zwigzane, przy uzyciu
pozostatych wolnych grup hydroksylowych, juz wczesniej
skondensowane/usieciowane aglomeraty silanu.

Presumably, this is an effect of the development of the steel
surface. The developed surface allows for retention of bigger
amount of residual water. This, and also a large number of
adsorbed to the developed surface the hydroxyl groups,
could increase the number of metal-O-Si bonds. However,
if the process is long enough and performed at the proper
conditions, the silane crosslinking can occur. Therefore, the
small particles of the silane were observed.

After SIL_2 silane coupling agent was in the form of ag-
glomerates created from the small particles. It means that a
large amount of the silane was condensed and crosslinked
using all hydroxyl groups. As a result of that the small spheri-
cal particles were formed. A part of free hydroxyl groups re-
acted with each other and big agglomerates were generated.
Because the water in the GPTS/toluene solution initiated
the condensation process in the volume of silane solution,
therefore, already condensed/crosslinked agglomerates of
the silane were bonded to the steel surface using residuals
of free hydroxyl groups.

The silanization caused the changes in the surface rough-
ness. To assess them, the profilometric measurements were
done. The results are shown in the TABLE 1. They are in
agreement with the SEM observation. The roughness in-
creases when the thickness of silane coating increases.

The adhesion of the polymeric coatings was measured
using scratch test. The scratch length was 3 mm. The applied
load was increasing from 1 to 10 N with a loading rate of 2
N/min. The obtained results are shown in FIG. 4.
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Silanizacja spowodowata zmiany w
chropowatosci powierzchni. Aby je oce-
ni¢ wykonano pomiary profilometrycz-
ne. Wyniki zestawiono w TABELI 1.
S3 one zgodne z obserwacjami SEM
—wraz ze wzrostem grubosci powtoki
wzrastata chropowatos$¢ powierzchni.

Adhezje naniesionych powitok po-
limerowych badano metodg scratch
testu. Dlugos¢ rysy wynosita 3 mm.
Zastosowano obcigzenie wzrastajgce
od 1 do 10 N z predkoscig narastania
sity réwng 2 N/min. Otrzymane wyniki
przedstawiono na RYS. 4.

Prébki SP wykazaty najlepsza
adhezje powitok polimerowych. Ob-
cigzenie krytyczne (~3,8 N, RYS. 4b)
byto ok 1,5 raza wyzsze niz dla probki |
odniesienia (~2,5N, RYS. 4 a). Dodat-
kowo, catkowita powierzchnia zerwa-
nej powtoki jest rowniez mniejsza niz
w przypadku pozostatych prébek. Jest §
to wynik dobrej rownowagi pomiedzy '
wigzaniami metal-O-Si, Si-O-Si, a tak-
ze silan-polimer. W przypadku prébek
SIL_1, silan jest lepiej zwigzany ze &,
stalg niz z polimerem, poniewaz po
scratch tescie jego warstwa jest nadal
na powierzchni stali. Rozwinigcie po-
wierzchni spowodowato wzrost liczby
zaadsorbowanych grup hydroksylo-
wych na powierzchni stali, a dzieki
temu wzrost liczby wigzan metal-O-Si.
Ponad to, proces sieciowania mogt zmniejszy¢ ilos$¢ odsto-
nietych grup funkcyjnych zdolnych do reakcji z polimerem,
dlatego zostat on fatwo zerwany. Sieciowanie i zmniejszenie
ilosci odstonietych grup glicidylowych prawdopodobnie wy-
stgpito rowniez w przypadki SIL_2. Jednak stabe zwigzanie
aglomeratow silanu z powierzchnig metalu spowodowato,
ze zostat on usuniety razem z powtokg polimerowg. Nalezy
zauwazy¢, ze we wszystkich przypadkach rejestrowana
podczas testu emisja akustyczna byta na bardzo niskim po-
ziomie. Oznacza to, ze podczas zarysowania byly niszczone
tylko powtoka polimerowa oraz warstwa silanu.

SIL_1, d) SIL_2.

TABELA 1. Chropowatos¢ powierzchni silanizowa-
nych prébek.
TABLE 1. Roughness of the silanized samples.

Reference

SP SIL_1 SIL_2
sample — —
Ra [nm] 4.9+7.4 |16+30(230+260|1850+4700
||Rt [um] | 0.078+0.085 | 3+5 | 8+13 | 150+350 ||
Whioski

Artykut przedstawia wstepne badania nad zastosowaniem
silanizacji w celu poprawy adhezji powtok polimerowych do
powierzchni metalicznej. W przysziosci tg powierzchnie
moze stanowi¢ powierzchnia gwozdzia srédszpikowego.
Zaproponowana metoda modyfikacji powierzchni pozwolita
na osiggniecie zatozonego celu. Jednak proces ten zalezy
od wielu parametréw, jak na przykiad obrobka wstepna
powierzchni. Dlatego tez dalsze badania powinny by¢ skon-
centrowane na optymalizacji procesu oraz charakteryzacji
reakcji wigzania.

! x Jeins, s, ..:'l
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RYS. 3. Zdjecia SEM silanizowanych probek: a) powierzchnia referencyjna,
b) SP, c) SIL_1, d) SIL_2.
FIG. 3. SEM images of the silanized samples: a) reference surface, b) SP, c)

The SP samples showed the best adhesion of the poly-
meric coatings. The critical load (~3.8 N, FIG. 4b) was about
1.5 times higher than for the reference sample (~2.5 N, FIG.
4a). Additionally, the total area of the broken away coating
is also lower than for other samples. This is a result of a
good balance between metal-O-Si, Si-O-Si, and also silane-
polymer bonds. In the case of the SIL_1 samples, the silane
couple agent is better bonded to the steel than to the poly-
mer, and because of that the silane layer is still at the metal
surface after the scratch test. The surface development
caused the increase of the number of adsorbed hydroxyl
groups at steel surface. Thus, it also increased the number of
metal-O-Si bonds. Moreover, crosslinking process could de-
crease the amount of the exposed functional groups, which
are able to react with the polymer. Therefore, the polymer
was easily broken away. The crosslinking and decrease of
the exposed glycidyl groups probably has occurred also in
the case of the SIL_2. However, the agglomerated silane
was very weakly bonded to the metal surface. Therefore,
it was removed together with the polymeric coatings. What
is worth noting is that in all the cases very low values of
acoustic emission were recorded during the scratch tests.
It means that during scratching only the polymeric coatings
and the silane layer were damaged.

Conclusion

The paper described the preliminary study of using the si-
lanization for improving adhesion of the polymeric coating to
metallic surface. This surface could be in future the surface
of the intramedullary nail. The proposed surface modifica-
tion method has allowed for achieving the planned purpose.
However, this process depends on many parameters, includ-
ing, for instance, surface pretreatment. Therefore, the further
studies should be concentrated on the process optimization
and characterization of the bonding reactions.
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RYS. 4. wyniki scratch testu: a) probka referencyjna, b) SP, c) SIL_1, d) SIL_2.
FIG. 4. Scratch test results: a) reference sample, b) SP, c) SIL_1, d) SIL_2
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki prob formowania
prostych modeli spiralnych stentéw z pamiecig ksztaftu
przeznaczonych do leczenia gérnych drég oddecho-
wych. Przeprowadzono krotkg charakterystyke otrzy-
manych wyrobéw w tym parametrow efektu pamieci
ksztattu. Niezaleznie od rodzaju zastosowanego w
formowaniu terpolimeru laktydu, glikolidu i weglanu
trimetylenu wszystkie otrzymane stenty prezentowaty
efekt pamieci ksztaftu. Powrot do ksztaftu permanen-
tnego, indukowany w temperaturze okoto 39°C, trwat
ponizej 3 minut, przy stopniu powrotu powyzej 99%.
Najlepszg wytrzymato$¢ mechaniczng wykazywaty
stenty otrzymane z terpolimeru o blokowej mikro-
strukturze tancucha. Przedstawiono réwniez cze$c
wynikéw badan FTIR, probujgcych wyjasnic przyczyne
zaistniatego zjawiska zapamietywania ksztaftu w syn-
tezowanych materiatach. Jak wynika z przeprowadzo-
nych badan, gtbwng przyczyng tego zjawiska wydajg
sie by¢ wigzania wodorowe | tworzenie komplekséw
miedzyczgsteczkowych ugrupowan laktydylowych.
[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 93-98]

Wstep

W ciggu kilku ostatnich lat obserwuje sie wyrazny wzrost
zainteresowania biodegradowalnymi polimerami z pamiecig
ksztattu (SMPs), obiecujgcym materiatem do zaawansowa-
nych zastosowan biomedycznych. Materiaty tego typu oprocz
biokompatybilnosci i mozliwosci resorbcji w organizmach
zywych posiadajg dodatkowo szczegdlnie interesujaca
wiasnos¢ - zdolnos¢ zapamietania ksztattu. Po mechanicznej
deformagiji i otrzymaniu tym samym ksztattu tymczasowego
mogg powracac do stanu wyjsciowego po zadziataniu ze-
wnetrznego bodzca, ktérym najczesciej jest okreslony wzrost
temperatury. Te wtasnosci powodujg, iz materiaty tego typu sg
szczegolnie interesujgce dla medycyny, jako materiat w for-
mowaniu ,inteligentnych” implantéw, systemoéw kontrolowa-
nego uwalniania lekow, czy tréjwymiarowych rusztowan dla
hodowli komorek. Szczegdlnie interesujgce jest zastosowanie
tego typu materiatéw w formowaniu narzedzi — ,inteligen-
tnych” bioresorbowalnych implantéw (samorozprezajgce sie
stenty, samozaciskajgce klamry, zaciski, petelki), ktére mozna
zastosowaé w technikach chirurgii matoinwazyjnej [1,2].
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Abstract

The paper presents the results obtained during ex-
trusion of simple spiral models of stents demonstrating
shape memory behavior intended to use for treatment
of upper respiratory tract. Brief description of obtained
products and parameters of their shape memory effect
are shown. Final products presented shape memory
effect regardless of the type of used lactide/glycolide/
trimethylene carbonate terpolymer. In all cases, the
return to preset shape took place at a temperature of
about 39°C and required less than three minutes to
occur, with a great restoring degree of above 99%. The
stents obtained with terpolymer containing block chain
microstructure showed the best mechanical strength,
enough for planned application. Some results of FTIR
analysis were presented too, in an attempt to explain
the cause of the shape memory phenomenon which is
characteristic for synthesized terpolymers. The main
causes of this phenomenon seem to be the creation of
hydrogen bonds and intermolecular lactidyl complexes.
[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 93-98]

Introduction

Over the past few years, there is evidence of increasing
interest in biodegradable polymers with shape memory
behavior (SMPs), a promising material for advanced bio-
medical applications. Materials of this type, apart from
biocompatibility and possibilities of resorpsion in living
organisms present another particularly interesting property
- the ability to memorize shape. The materials, after me-
chanical deformation, and undergoing temporary changes
in shape, may be returned to fixed permanent shape after
being activated with an external stimulus, which is usually
a specified temperature increase. These properties make
that this kind of material particularly interesting for medicine
usage, as a material for the formation of “smart” implants,
controlled release systems for drugs, or three-dimensional
scaffolds for cell culture. Particularly interesting possibility
is the use of such materials in the process of formation of
medical tools - “smart” bioresorbable implants (self-extended
stents, self — clamping staples, clips, loops), which can be
applied in minimally invasive surgery techniques [1.2].
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W medycynie stosowane sg réznego rodzaju stenty,

® o o o o o o kidore wprowadzane sg technikami matoinwazyjnymi w zwe-

zone rejony naczynia czy przewodu w celu przywrdcenia
droznosci. Stenty mogg mie¢ rézng budowe dostosowang
do wyznaczonego zadania (siatki, spirale, rurki, obrgczki).
Obecnie tego typu implanty stosowane sg gtéwnie w chirurgii
naczyniowej, urologii, gastroenterologii oraz w chirurgii gor-
nych drég oddechowych. Najczesciej uzywanym materiatem
do produkcji samorozprezalnych stentéw jest nitinol — stop
niklu i tytanu. Nitinol i inne stopy metali posiadajg jednak
pewne wady, takie jak wysokie koszty produkcji, ograniczony
zakres zmiany ksztattu formowanego urzadzenia, czeste
wywotywanie stanéw zapalnych oraz trudnosci w usunigciu
po zakonczonym zroscie. W poréwnaniu do stopéw metali
bioresorbowalne polimery z pamiecig ksztattu wykazujg
wiele zalet. Zastosowanie SMPs pozwala na znaczng
redukcje wymiaréw elementéw chirurgicznych, skrécenie
czasu trwania zabiegu, a takze umozliwia wprowadzenie
implantow w miejscach trudno dostepnych zabiegowo. Co
bardzo wazne, implanty wykonane z bioresorbowalnych
polimeréw nie wymagajg pozniejszego usuwania gdyz po
ustalonym czasie ulegajg resorbcji w organizmie pacjenta.
Do biodegradowalnych, biozgodnych polimeréw zalicza sie
alifatyczne poliestry oraz poliestroweglany, otrzymywane w
reakcji polimeryzacji z otwarciem pierscienia (ROP) lakty-
dow, laktonow oraz cyklicznych weglandw. Materiaty tego
typu stosowane sg dzisiaj coraz powszechniej w medycynie,
w formowaniu nici i implantéw chirurgicznych oraz nosnikow
lekow [3-5].

Poprzez odpowiedni dobor sktadu i mikrostruktury terpoli-
meréw L-laktydu/glikolidu/weglanu trimetylenu otrzymalismy
materiaty o zréznicowanym stopniu krystalicznosci, a wiec
o réznych wtasciwosciach termicznych i mechanicznych,
wykazujgce efekt pamieci ksztattu [1,6]. Celem niniejszej
pracy byta préba formowania z tych materiatdéw prostych
modeli stentéw, o temperaturze powrotu do ksztattu perma-
nentnego okoto 39°C, przeznaczonych do leczenia gérnych
drég oddechowych.

Czes¢ doswiadczalna

Materiaty

Monomery: L-laktyd, glikolid (Purac Biomaterials), we-
glan trimetylenu (TMC) (Boehringer Ingelheim) wstepnie
oczyszczano poprzez rekrystalizacje z roztworu octanu
etylu, nastepnie suszono w suszarce prozniowej w tem-
peraturze pokojowej. Inicjatory: acetylacetonian cyrkonu
(IV) =Zr(acac), (Aldrich Corp.) uzyto w postaci handlowej,
etyl etoksy cynk (Il) — Zn(C,H;)(OC,H;) syntezowano
w naszym laboratorium, 1-4-butandiol (Aldrich Corp.).
Odczynniki do analizy oligomeréw TMC: bezwodnik fta-
lowy, imidazol, 0,5 N roztwor wodorotlenku sodu (Aldrich
Corp.), pirydyna (Aldrich Corp.) zostata oczyszczona po-
przez destylacje znad bezwodnika ftalowego.

Przebieg terpolimeryzaciji

Terpolimeryzacje z otwarciem pierscienia L-laktydu, gliko-
lidu i TMC prowadzono w stopie, w temperaturze 120°C. W
przypadku prébki nr 2 w zastepstwie cyklicznego TMC zasto-
sowano jego wczesniej syntezowany oligomer, zawierajgcy
grupy hydroksylowe na koncach tancucha. Jako inicjator
polimeryzacji stosowano Zr(acac), lub Zn(C,H;)(OC,H;)
w stosunku molowym inicjator/monomer (I/M) jak; 1:1200.
Reakcje terpolimeryzacji prowadzono pod poduszkg ar-
gonu w zamknietym reaktorze szklanym zaopatrzonym w
mieszadto magnetyczne. Wszystkie otrzymane terpolimery
oczyszczano z resztek monomerdw poprzez rozpusz-
czenie w chloroformie i wytrgcanie w zimnym metanolu.

Today various types of stents are applied in medicine,
with use of noninvasive technics in order to restore pat-
ency of vessels or different tracts. Stents have a different
construction tailored to a particular task (such as; grids,
spirals, tubes, ring). Currently, stents are mainly applied in
vascular surgery, urology, gastroenterology and respiratory
tract surgery. Nitinol — nickel and titanium alloy is a most
commonly used material for stent’'s production. However
Nitinol and other metallic alloys used in the stents manu-
facturing have certain drawbacks, such as high production
costs, limited scope of changes in the shape memory cycle
and often are a source of inflammation and difficulty in final
removing. Compared to metal alloys, bioresorbable poly-
mers with shape memory have many advantages. The use
of SMPS allows significant reduction in the size of surgical
tools, shortening the duration of treatment and often cre-
ates a possibility to perform surgical treatments in otherwise
impenetrable places. What is very important, bioresorbable
polymer implants do not require subsequent removal after
a set time because of natural bioresorption. Aliphatic poly-
esters, obtained generally in ring opening polymerization
(ROP) of lactide, lactones and cyclic aliphatic carbonates
are commonly known as biodegradable and biocompatible
materials used practically in medicine [3-5].

Through appropriate choice of composition and micro-
structure of lactide/glycolide/TMC terpolymers, materials
with varying degrees of crystallinity and thus with different
thermal and mechanical properties showing shape memory
effect were received [1,6]. The general purpose of this study
was to attempt to form simple models of stents for the treat-
ment of upper respiratory tract with use of these terpolymers
and an initial assessment of formed stents suitability.

Experimental part

Materials

Monomers: L-lactide, glicolide (Purac Biomaterials), tri-
methylene carbonate (TMC) (Boehringer Ingelheim) were
purified by recrystallization from ethyl acetate solution, then
dried in a vacuum oven at room temperature. Initiators: zir-
conium (IV) acetylacetonate — Zr(acac), (Aldrich Corp.) was
used as obtained, ethoxy ethyl zinc (II) — (Zn(C,H;s)(OC,Hs))
was synthesized in our laboratory, 1-4-butandiol (Aldrich
Corp.). Reagents for analysis of TMC oligomers: phthalic
anhydride, imidazole, 0.5 N sodium hydroxide solution
(Aldrich Corp.), pyridine (Aldrich Corp.) were purified by
distillation from over phthalic anhydride.

Terpolymerization reaction

The terpolymerization with opening L-lactide, glycolide
and TMC ring in bulk at 120°C was conducted. In the case
of sample No.3, TMC monomer was replaced by previously
synthesized TMC oligomer containing hydroxyl groups at
the ends of the chain. As initiator of terpolimerization
Zr(acac), or Zn(C,H;)(OC,H;) with initiator/monomer ratio
(I’/M) as 1:1200 was used. The reaction was carried out
in a sealed glass reactor provided with a magnetic stirrer,
under argon. All the obtained terpolymers were purified
from residual monomer by dissolving in chloroform and
precipitation in cold methanol. Afterwards the samples were
dried under vacuum at room temperature and subjected to
further processing. The method of synthesis and final chain
microstructure of these terpolymers was described detailed
in our earlier works [1,6].

Synthesis of TMC oligomers

Linear trimethylen carbonate oligomer terminated with
hydroxyl groups, was received with TMC polymerization initi-
ated by 1, 4-butandiol and was carried out in bulk at a tem-
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TABELA 1. Charakterystyka otrzymanego oligomeru TMC.

TABLE 1. Characteristic of obtained TMC oligomer.

C - zawartos¢ nieprzereagowanego TMC / content of unreacted TMC,
,— temperatura zeszklenia / glass temperature,

M, — $rednia masa czgsteczkowa wyznaczona z pomiaréw 'H NMR / average molecular mass calculated with NMR,

M.’ — $rednia masa czgsteczkowa oznaczona z pomoca metody opartej na normie ASTM D 2849-69 (zatozenie 2 grupy OH w czagsteczce)
molecular mass calculated with use of method according to the ASTM D 2849-69 (assumption two OH groups in molecule),

M,” — $rednia liczbowa masa czgsteczkowa wyznaczona z pomocg GPC / average molecular mass obtained with GPC analysis,

D — dyspersja mas czgsteczkowych wyznaczona z pomocg GPC / molecular mass dispersion calculated with GPC

Probki suszono pod préznig w temperaturze pokojowej
i poddawano dalszym badaniom. Szczegétowo metode
syntezy, oraz budowe tancucha terpolimeréw opisano we
wczesniejszych naszych pracach [1,6].

Synteza oligomeru TMC

Liniowy oligomer weglanu trimetylenu zakonczony gru-
pami hydroksylowymi, otrzymano w reakcji polimeryzaciji
TMC inicjowanej 1,4-butandiolem, prowadzonej w masie,
w temperaturze 120°C przez 5 dni. Synteze prowadzono
pod poduszkg argonu w szklanym reaktorze wyposazonym
w mieszadio magnetyczne. Wydajnos¢ reakcji wynosita
ponad 97%. W celu okreslenia rzeczywistej ilosci grup
hydroksylowych w oligomerze zastosowano metode opartg
na normie ASTM D 2849-69 polegajgcg na estryfikacji grup
hydroksylowych bezwodnikiem ftalowym w $rodowisku
pirydyny w obecnosci imidazolu, jako katalizatora oraz
hydrolizie nadmiaru bezwodnika ftalowego. Powstate grupy
kwasowe miareczkowano roztworem wodorotlenku sodo-
wego. Wiasnoséci otrzymanego oligomeru przedstawiono
w TABELI 1. Co najmniej 95% otrzymanej mieszaniny oli-
gomeru z nieprzereagowanym TMC zawierato obie grupy
hydroksylowe.

Formowanie modeli stentéw

Modele stentéw otrzymano poprzez wyttaczanie na
urzgdzeniu typu MiniLab Il firmy Haaker wyposazonej w
slimaki stozkowe wspoétbiezne. Operacje prowadzono w
temperaturze 160°C, czas przebywania materiatu w wytta-
czarce wynosit ponizej 2 min. Modele formowano poprzez
manualne nawijanie odbieranego plastycznego ptaskownika
o wymiarach przekroju 3 x 1,2 mm na pret metalowy o sred-
nicy 10 mm. W ten sposdb otrzymywano stenty o ksztaicie
ciasno skreconej spirali, dtugosci okoto 30 mm i Srednicy
zewnetrznej 12 mm (RYS. 1a).

Metodyka badan

Sktad i mikrostrukture tancucha terpolimeréw oznaczono
za pomocg pomiaréw protonowego rezonansu jgdrowego
NMR wykonanych w spektrometrze Bruker Avans (600
Mhz). Jako rozpuszczalnik uzyto deuterowany chloroform.
Srednig liczbowo mase czagsteczkowa (M,) i rozrzut mas
czgsteczkowych (D) oznaczono z wykorzystaniem chroma-
tografii zelowej GPC (aparat Viscotek Rimax, chloroform,
temperatura 35°C, przeptyw 1mL/min, zastosowano 2
kolumny Viscotek 3580, detektor refrakcyjny, kalibracja z
wykorzystaniem standardéw polistyrenowych). Wiasciwosci
cieplne takie jak temperatura zeszklenia (T,), temperatura
topnienia fazy krystalicznej (T,,), ciepto topnienia fazy krysta-
licznej (dH) wyznaczono z pomocg réznicowej kalorymetrii
skaningowej DSC (aparat DSC Du Pont1090B, kalibracja
galem i indem, szybkos$¢ grzania 20°C/min). Widma w
podczerwieni rejestrowano na spektrometrze FTS-40 z fo-
urierowska transformacja firmy BIO-RAD (obecnie Digilab)

perature of 120°C for 5 days. This synthesis was conducted
in glass reactor equipped with a magnetic stirrer. Yield of the
reaction reached over 97%. Thus obtained mixture of TMC
oligomer and monomer were used for further synthesis. In
order to determine the actual amount of hydroxyl groups
in the synthesized oligomer, a method based on ASTM
D 2849-69 was used, consisting of the hydroxyl groups’
esterification with phthalic anhydride, in the environment of
pyridine, in the presence of imidazole as initiator and later
hydrolysis of the excess of anhydride. The resulted acid
groups were titrated with sodium hydroxide solution. The
oligomer properties are presented in TABLE 1. At least 95%
of the resulting mixture of oligomer with unreacted TMC
contained two hydroxyl groups.

Stent models formation

Stent models were obtained by extrusion with the device
type Il Minilab (Haaker) equipped with synchronous conic
screws. The operation was conducted at 160°C; stay time
of material in the extruder was less than 2 minutes. Models
were formed by means of manual winding of the obtained
plastic material in form of flat with dimensions of 3 x 1.2 mm
on a steel rod with a diameter of 10 mm. This way stents in
the shape of a tightly twisted spiral were obtained, measur-
ing about 30 mm in length and with an outer diameter of
12 mm (FIG. 1a).

Method of investigation

Composition and terpolymers chain microstructure were
determined with NMR analysis conducted with Bruker Avans
(600 Mhz) spectrometer, where deuterated chloroform was
used as a solvent. Average number molecular mas (M,) and
dispersion of molecular mass (D) were designated using
gel permeation chromatography GPC (Viscotek apparatus
Rimax, chloroform, temperature 35°C, flow 1 mL/ min, using
two Viscotek 3580 columns, refractive detector, calibration
with polystyrene standards). Thermal properties such as
glass transition temperatures (T,), melting of the crystalline
phase (T,), melting heat of the crystalline phase (dH) were
determined using differential scanning calorimetry (DSC
apparatus Du Pont1090B, calibration of gallium and indium,
heating rate 20°C/min). Infrared spectra were acquired on a
DIGILAB FTS-40A Fourier transform infrared spectrometer
in the range of 4000-400 cm-' with a resolution of 1 cm™ and
for accumulated 32 scans. Samples were analyzed in a
form of films formed by evaporation of CHCI, on potassium
bromide plates. Second derivative spectra were calculated
using the Savitzky-Golay method, degree of polynomial: 2,
number of convolution points: 20. Compressive strength
of obtained tools, in a perpendicular direction to the axis
of the stent, was determined at room temperature using
Instron testing machine. The measurements were recorded
with crushing speed that equaled 1 mm/min. The length of
the investigated stents was about 12 mm (3 spiral coils).
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z rozdzielczoscig 1 cm™ i
przy liczbie skanow rownej
32 w atmosferze azotu.
Prébki badano w postaci
filmoéw po odparowaniu
CHCI, na ptytce z bromku
potasu. Drugie pochodne

The maximum force which
caused a reduction in
the stents diameter of
15% was determined,
and finally recalculated
as a force working on one
stent coil.

widm obliczono stosujac
metode Savitzky-Golay
przy liczbie konwolucji 20 i
stopniu wielomianu 2. Wy-
trzymatos¢ na Sciskanie
otrzymywanych wyrobdw,
w kierunku prostopadtym
do osi stentu, oznaczano
w temperaturze pokojowej stosujgc maszyne wytrzyma-
tosciowg Instron. Pomiary rejestrowano przy szybkosci
zgniatania Tmm/min. Dlugos$¢ badanych stentéw wynosita
okoto 12 mm (3 zwoje spirali). Wyznaczano maksymalna site
powodujgca zmniejszenie $rednicy stentu o 15% liczong na
jeden zwdj stentu. Efekt pamieci ksztattu badano poprzez
obserwacje zmian wymiarow modelu stentu. W tempera-
turze wyzszej o kilka stopni od temperatury zeszklenia T,
terpolimerdw, poprzez rozcigganie osiowe modelu stentu
o okoto 100% jego dtugosci, otrzymywano ksztalt tymcza-
sowy (RYS.1b), utrwalany nastepnie w wyniku ochtodzenia
w temperaturze pokojowej. Po ponownym umieszczeniu
modelu stentu w tazni wodnej, w temperaturze zblizonej do
temperatury T, obserwowano proces powrotu do ksztattu
pierwotnego. Wiasciwosci pamieci ksztattu otrzymanych
implantéw scharakteryzowano poprzez zmierzenie czasu
powrotu do ksztattu pierwotnego (t,) oraz okreslenie stopnia
powrotu do ksztattu pierwotnego (k [%] — stosunek dtugosci
modelu stentu po powrocie (RYS. 1c) do dtugosci modelu
zmierzonego przed deformacja).

Wyniki i dyskusja

W ramach prezentowanej pracy wykonano wstepne
modele stentow przeznaczonych docelowo do leczenia
goérnych drog oddechowych. Po przeprowadzonej analizie
danych literaturowych, jak i wykonaniu wstepnych obliczen
zdecydowano sie otrzymac¢ modele prostych stentéow o
ksztalcie spirali. Otrzymywano je poprzez nawijanie wytta-
czanego ptaskownika na walcowym rdzeniu. Materiatem,
z ktérego formowano stenty byly trzy zblizone sktadem
terpolimery laktydu, glikolidu i weglanu trimetylenu réznia-
ce sie mikrostrukturg tancucha, a tym samym stopniem
semikrystaliczno$ci i wtasno$ciami termomechanicznymi
(TABELA 2). Sktad terpolimerow, jak i metoda ich syntezy
byty tak dobrane aby temperatura powrotu z nadanego
ksztattu tymczasowego do ksztattu permanentnego mies-
cita sie w zakresie zblizonym do temperatury ciata krolikéw
(39°C), planowanych jako obiekt przysztych badan in vivo.
W trakcie przetwdrstwa materiat zmienit nieco swoje wtasno-
Sci (TABELA 2). Zaobserwowano dla wszystkich badanych
materiatow lekki spadek masy czgsteczkowej Swiadczgcy o
niewielkim stopniu zachodzgcej w warunkach przetworstwa
degradacji termicznej. Wieksze zmiany zaobserwowano w
temperaturach zeszklenia i cieptach topnienia faz krysta-
licznych (TABELA 2, wiersz 2 i 3).

Zjawisko to spowodowane bylo gtéwnie zmniejszeniem
mozliwosci uporzgdkowania struktury materiatu w wyrobach
w warunkach zastosowanego przetworstwa w poréwnaniu
do warunkow, w jakich wczesniej otrzymywano oczyszczone
terpolimery. Wszystkie otrzymane stenty wykazywaty pamie¢
ksztattu, niezaleznie od stopnia krystalicznosci zastosowa-
nego do ich formowania materiatu, a czas i stopieh powrotu

RYS. 1. Model stentu a) zaprogramowany ksztatt permanentny, b)
po deformacji — ksztatt tymczasowy, c) po powrocie do ksztattu
zaprogramowanego.
FIG. 1. Stent model a) programmed permanent shape, b) after
deformation - the temporary shape, c) after returning to the
preset shape.

Shape memory effect
was studied by observing
changes in the dimen-
sions of stent model. The
stents temporary shape
was obtained through the
stretching deformation,
increasing the length by
100%. This process was conducted at a temperature
slightly above the glass transition temperature of the formed
stent’s material (RYS. 1b). This temporary shape was fixed
as a result of cooling at room temperature. The process
of returning to the permanent shape was observed after
placement of stent model in a water bath at 39°C. Shape
memory properties of stent models were characterized by
measuring the time of return to the original shape (t,) and
degree of return (k [%] — which is the ratio of length of the
stent after the return (FIG. 1c) to the measured length of
the model before the deformation).

Results and discussion

The SMPs products implanted into the body may suc-
cessfully replace the metallic alloys to date, with the restric-
tion that they will be bioresorbable and biocompatible and
the temperature of the transition from a given temporary
shape to the previously programmed will occur near human
body temperature. Within the framework of presented study
the preliminary models of stents were performed. Taking
into consideration the literature data and having performed
preliminary calculations it was decided to obtain a simple
model of the spiral-shaped stents. They were obtained by
winding extruded flat on the cylindrical core. As a material
from which the stents were formed we used terpolymers
with similar composition, obtained from lactide, glycolide
and trimethylcarbonate with different chain microstruc-
ture which affects the degree of crystallinity and thermal
properties (TABLE 2). The composition of terpolymers and
their method of synthesis were chosen so that the return
temperature from the given shape to the shape of a tem-
porary permanent ranged to the body temperature of the
rabbit (39°C). Rabbits are planned to become the objects
of future in vivo experiments. During the processing a slight
change in the material properties was observed (TABLE 2),
as well as a minor decrease in the molecular weight of all
the investigated materials. It proves a low degree of thermal
degradation under processing conditions. Larger changes
were observed in the case of the glass transition tempera-
ture and the heat of melting of crystalline phases (TABLE
2, row 2 and 3). This phenomenon was mainly caused by
reduced possibility of rearrangement of the material struc-
ture of the products under the processing conditions used
in comparison to conditions in which purified terpolymers
were previously obtained. All received stents showed a
shape memory, irrespective of the degree of crystallinity
of applied to the molding material. The time and degree of
return was practically the same. This time was over three
minutes and was considerably longer than the return time
of thin film strips formed from the same materials [6]. The
reason for this phenomenon is probably the hampered heat
flow and thus the elongation of heating time of much larger
and thicker stent items. Compressive strength test showed
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TABELA 2. Charakterystyka otrzymanych terpolimeréw oraz parametry pamieci ksztattu modeli stentow.
TABLE 2. Terpolymers characteristics and parameters of the shape memory stent models.

1 [Zr(acac), La 74%:Gl 14%:TMC 12% 459 [ 18 | 41,2 - 39,4 - = 10 200 99,8
2 |ZnEtOEt La 74%:Gl 14%:TMC 12% 52,0 | 2,0 | 47,3 | 121,8 | 44,8 4.1 1,7 17 210 99,5
3 |Zr(acac),| La 68%:Gl 12%:TMC oligomer 20% | 34,1 | 2,1 | 41,9 | 1446 [ 38,0 6,8 2,5 33 205 )7

D — dyspersja mas czgsteczkowych / molecular mass dispersion,
T, — temperature zeszklenia / glass transition temperature,
T., — temperatura miekniecia / melt temperature,

k — stopien powrotu do ksztattu permanentnego / restoring degree

M, — érednia liczbowo masa czgsteczkowa / number average molecular mass,

dH — ciepto topnienia fazy krystalicznej / heat of melting of crystalline phase,

T, — temperatura zeszklenia materiatu po formowaniu / glass transition temperature after forming,

dH — ciepto topnienia fazy krystalicznej po formowaniu / heat of melting of crystalline phase after forming,

C — maksymalna sita $ciskajgca powodujgca zmniejszenie $rednicy stentu o 15% liczona na 1 zwdj stentu / maximum compression strength
causes a reduction of stent diameter of 15%, calculated on one stent coil,

t, — czas powrotu z ksztattu tymczasowego do ksztattu permanentnego / time of restoring to the permanent shape,

z ksztattu tymczasowego do ksztattu zaprogramowanego
byt bardzo zblizony. Czas ten wynosit ponad 3 minuty i byt
znacznie diuzszy od czasu powrotu formowanych z tych
samych materiatow paskow cienkoscienne;j folii, ktory w tym
wypadku wynosit jedynie kilkanascie sekund [6]. Przyczyng
tego zjawiska jest najprawdopodobniej utrudniony przeptyw
ciepta, a przez to wydtuzenie czasu nagrzewnia znacznie
wiekszych i grubszych elementéw stentéw. Badania wy-
trzymatosci na Sciskanie wykazaty, iz stenty formowane z
terpolimeru 3, o blokowej mikrostrukturze tancucha wyka-
zywaty znacznie lepsze witasnosci mechaniczne od stentow
formowanych z materiatu amorficznego 1, jak i terpolimeru
o strukturze segmentowej 2 (TABELA 2). Jak wynika z prze-
prowadzonych badan, materiaty z ktérego formowano stenty
byty amorficzne lub jesli przejawiaty krystaliczno$¢ to tylko
w matym stopniu. Z tego powodu sama semikrystalicznos$¢
nie mogta by¢ czynnikiem decydujacym o wiasnosciach
zapamietywania ksztattu.

Podjeto badania majgce na celu okreslenie ewentualnego
wptywu wigzan wodorowych, lub zjawiska tworzenia kom-
plekséw miedzyczgsteczkowych ugrupowan laktydylowych
na tg wtasnos¢. Badania te sg kontynuacjg badan wczesniej
publikowanych [7]. Widma FTIR otrzymane dla badanych
terpolimerow roznity sie w niewielkim stopniu. Aby te rozni-
ce byly bardziej widoczne przedstawiono drugie pochodne
tych widm. Zaobserwowane zmiany w gtéwnej mierze do-
tyczyly intensywnosci poszczegolnych pasm i niewielkich
przesunie¢ w stosunku do pasm wystepujgcych w widmach
homopolimeréw. Z przeprowadzonego poréwnania tych po-
chodnych wynika, iz pomimo identycznego skfadu probek 1
2, w zakresie charakterystycznym dla drgan rozciggajacych

that the stents formed from terpolymer 3 contained a block
chain microstructure and showed significantly better me-
chanical properties than these formed from an amorphous
material 1, as well as the terpolymer 2 which manifested
segmented microstructure (TABLE 2).

On the basis of the conducted study, it can be con-
cluded that terpolymers used for forming stents were
either amorphous, or presented only a very small degree
of semicrystallinity. For this reason crystallinity could not
be a general factor in determination of the shape memory
properties. Therefore studies for identification of possible
influence of hydrogen bonds, or the phenomenon of lactidyl
intermolecular complexes formation on these properties
were undertaken. These investigations are a continuation
of previously published research [7]. FTIR spectra recorded
for analyzed terpolymers differ slightly. Consequently the
second derivative spectra are calculated for better band
separation. Comparison of the second derivative spectra
indicates that although the samples 1 and 2 have the same
content, some noticeable differences in the region assigned
to the stretching vibrations of carbonyl ester groups are
observed. For the 1 sample a narrow and relatively high
intensity band is detected at 1756 cm™' (FIG. 2A), while in the
case of the 2 sample noticeable broad and low intensity one
at 1755 cm™ is observed in that region. Additionally distinct
shoulders at about 1752 i 1748 cm™ are recorded. It sug-
gests that somewhat different intermolecular interactions are
present in these two terpolymer samples. Due to the fact that
all the investigated terpolymers contain mostly lactidyl mers
the differences observed may originate from different poly-
lactide conformations appearing in these two samples [8].

estrowej grupy karbonylowej drugie pochodne
widm réznig sie w sposéb widoczny. Dla probki
1 w zakresie tym obserwuje sie waskie pasmo o
stosunkowo wysokiej intensywnosci z maksimum
przy 1756 cm™ (RYS. 2A), podczas gdy dla probki
2 w zakresie tym obserwuje sie zdecydowanie
szersze pasmo o nizszej intensywnos$ci z maksi-
mum przy 1755 cm™ i widocznymi garbami przy
ok. 1752 i 1747 cm™.

Wskazuje to na wystepowanie w obu probkach
terpolimeréw oddziatywan miedzyczgsteczkowych
nieco sig roznigcych. Z uwagi na fakt, ze wszystkie
badane prébki zawierajg w przewadze mery lakty-
dylowe, obserwowane réznice najprawdopodobniej

i rmm

e o

“Erm

zwigzane sg z wystgpowaniem odmiennych kon-
formaciji polilaktydu [8]. Przesunigcie pasma az do
1748 cm™ wynika z wystepowania wigzan wodoro-
wych pomigdzy tlenem estrowej grupy C=0 a wo-
dorem grupy CH3 w przypadku tej konformacji [9].

polimeréw.

spectra.

RYS. 2. Drugie pochodne widm badanych terpolimeréw i homo-

FIG. 2. Second derivatives of the terpolymers and homopolymers
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W przypadku terpolimeru 3 w zakresie tym obserwuje sie

® @ @ @ 0 ® ® jesZCZE SZEersze pasmo O nizszej intensywnosci z wyraz-
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nymi dwoma maksymami przy 1755 i 1747 cm™. Pasmo
przy 1752 cm™ byto obserwowane w kopolimerach PLA/GL
i moze Swiadczy¢ o oddziatywaniach pomiedzy merami
glikolidylowymi a laktydylowymi [10]. Zmniejszenie inten-
sywnosci tego garbu w terpolimerze 3 moze swiadczy¢ o
zmianie oddziatywan pomigedzy poszczegolnymi merami po
zwiekszeniu zawartosci weglanu. Zdecydowanie mniejsze
roznice obserwuje sie w pozostatych zakresach widma.
Jednakze pewne zmiany mozna dostrzec w zakresie
drgan deformacyjnych grupy CH, i CH;. Dla terpolimeru
2 obserwuje sie dwa naktadajgce sie pasma odpowiednio
przy 1363 i 1358 cm™ podczas gdy dla 1 obserwuje sie
zmniejszenie intensywnos$ci pasma przy 1363 cm™ i wy-
razne jego poszerzenie w kierunku nizszych liczb falowych
(RYS. 2B). W przypadku terpolimeru 3 pasmo przy 1363
cm™' zwiekszyto swa intensywnos¢, co wigze sie z wiekszg
zawartoscig ugrupowan pochodzgcych od weglanu. Zmiany
zaobserwowane w tym zakresie Swiadczg o zaangazowaniu
grup CH, w oddziatywania miedzyczgsteczkowe pomiedzy
poszczegolnymi merami. Biorgc pod uwage zmiany w wid-
mach obserwowane w obu zakresach mozna przypuszczac,
ze tymi oddziatywaniami sg miedzyczgsteczkowe wigzania
wodorowe —C=0---H,C-, przy czym grupa C=0 moze pocho-
dzi¢ zaréwno od merow laktydylowych jak i glikolidowych,
badz weglanowych. Podsumowujgc mozna stwierdzi¢, ze
w zaleznosci od uzytego inicjatora czy skfadu iloSciowego
obserwujemy inne proporcje mozliwych konformaciji i rézng
dystrybucje wigzan wodorowych, ktére z kolei wptywajg na
uporzgdkowanie tancuchéw. Podobne zaleznosci obser-
wowalismy dla terpolimeréw o znacznie mniejszym udziale
merow laktydylowych (50 i 20 %) [7]. Tego typu ,fizyczne
wigzania” sg odpowiedzialne za tworzenie ,sieci” miedzy-
czgsteczkowej, bedacej gtdéwng przyczyng zjawiska pamieci
ksztattu w prezentowanych terpolimerach.

Reasumujgc na podstawie przeprowadzonych podsta-
wowych badan stwierdzono, iz otrzymane modele prostych
stentéw spetniajg podstawowe wymagania mechaniczne.
Oczywiscie, aby spetniaty warunki uzytkowe stawiane przez
chirurgoéw, oraz wykazywaty jeszcze wyzszg wytrzymatosé
mechaniczng konieczne jest zaprojektowanie ich ksztattow
0 znacznie wiekszym zaawansowaniu, co wigzac sie bedzie
ze zmiang zastosowanej metody przetwodrstwa. Konieczne
bedzie wykonanie bardziej szczegdtowych badan mecha-
nicznych, z uwzglednieniem badan w temperaturze ciata
ludzkiego i krolika, a wiec w temperaturach planowanej w
przysztosci pracy tego implantu.
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merowe Chirurgiczne Systemy Resorbowalne z Pamigcig
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go przez Unie Europejskg, Europejski Fundusz Rozwoju
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A shift as far as to 1748 cm-'may be a result of forming of
the hydrogen bonds between the oxygen of the C=0 ester
groups and hydrogen of CH, groups in the case of that
conformation [9]. For terpolymer 3, a broader band with a
lower intensity and two clearly marked maxima at 1755 and
1747 cm™ are seen in that region. The band at 1752 cm-!
was observed in the PLA/GL copolymers and can prove the
interactions between lactidyl and glicolidyl mers. Decrease
of that shoulder intensity in terpolymer 3 can indicate that
these interactions changed after increasing in the content
of carbonate. Simultaneously a shoulder appears at 1744
cm', which is the characteristic frequency of pure trimeth-
ylcarbonate. This confirms a higher content of carbonate
in that sample. Notably minor differences are detected in
the other ranges of spectra. However some changes are
noted in the region ascribed to wagging and in plane defor-
mation vibrations of CH, and CH, groups, respectively. For
terpolymer 2 two overlapped bands at 1363 and 1358 cm,
are observed while for terpolymer 1 diminishing in intensity
of the band at 1363 cm™ and its distinct broadening in the
lower wavenumber direction is noticed (FIG. 2B). In the case
of terpolymer 3 intensity of the band at 1363 cm™' is higher
which is connected with greater content of carbonate and
instead of the shoulder only the asymmetry of that band
is observed. Changes observed in that region prove that
the CH, groups are involved in intermolecular interactions
between particular mers. Considering the changes noted in
both regions investigated it can be assumed that the —C=0---
H,C- hydrogen bonds are formed, whereby C=0 groups may
originate as well form lactidyl as glicolidyl as carbonate mers.
In summary it was concluded that depending on the type of
initiator and quantitative content of particular mers the differ-
ent conformer ratio and different hydrogen bonds distribution
are observed, which on the other hand influence the chain
ordering in obtained terpolymers. Similar relations were
observed for terpolymers with notably less (50 and 20 %)
contents of lactidyl mers [7].

Reassuming, basic research on formation of straight
spiral stents with shape memory indicate that the received
models of implants meet the basic mechanical require-
ments. Obviously, to satisfy the utility conditions imposed
by surgeons and achieve even higher mechanical strength
it is necessary to design much more complex shapes of the
stent, which will be connected with a change in used method
of processing. It will be required to conduct more detailed
mechanical tests of such stents, with special emphasis on
research at human and rabbit body temperatures, thus at
the real temperatures of the implant application planned in
the future.
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Streszczenie

Eliminacja najczestszych wad stabilizacji tkanek
zwierzecych bogatych w kolagen jest przyczyng po-
szukiwann nowych metod ich przetwarzania. Celem
przedstawionych badan byto okreslenie wtaSciwosci
mechanicznych osierdzia wibknistego swini domowej
po fotostabilizacji przez 8 h i 24 h w obecnosci $wiatta
biatego (50 W) i 0,05% roztworu btekitu metylenowe-
go. Badania przeprowadzono z wykorzystaniem testu
Jjednoosiowego rozciggania tkanek ze statg predkos-
cig 0,3 mm/s, w warunkach petnego ich uwodnienia
w 0,9% roztworze chlorku sodu. Przeprowadzone
badania ujawnity istotne zmniejszenie sity zrywajgcej
w przypadku tkanek poddanych fotooksydacji, przy
zachowaniu ich sztywnosci i warto$ci wydtuzenia. W
prezentowanych badaniach wykazano, iz fotostabiliza-
cja wptywa na wtasciwosci mechaniczne osierdzia.
Stowa kluczowe: fotooksydacja, osierdzie $wini,
bioprotezy, wiaSciwoSci mechaniczne
[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 99-103]

Wprowadzenie

Tkanki bogate w kolagen stosowane sg do wytwarzania
bioprotez, zwtaszcza biologicznych zastawek serca [1]. W
tym celu poddawane sg one procesom stabilizacji z zasto-
sowaniem metod fizycznych i/lub chemicznych. Procesy te
pozwalajg na zachowanie lub uzyskanie nowych wiasciwo-
Sci fizyko-chemicznych tkanek [2,3]. W przypadku $winskich
zastawek serca lub tez osierdzia wotowego, do rozwigzan
stosowanych najczesciej nalezy sieciowanie za pomocag
aldehydu glutarowego (GA) [1]. Przetwarzany w ten sposéb
materiat tkankowy jest jednak potencjalnie cytotoksyczny [4],
a takze ulega przedwczesnej kalcyfikacji [5]. Reakcje zapal-
ne spowodowane obecnoscig materiatu cytotoksycznego,
a takze procesy kalcyfikacji przektadajg sie niekorzystnie
na wiasciwosci mechaniczne macierzy zewngtrzkomérko-
wej. Ponadto, wprowadzenie wigzan sieciujgcych, ktérych
czescig jest GA moze prowadzi¢ do przesztywnienia stabi-
lizowanej macierzy zewnatrzkomorkowe;.

Optymalne rozwigzanie stanowi dobér odpowiedniej me-
tody stabilizacji tkanek pozwalajgcej na uzyskanie materiatu
catkowicie biozgodnego, nie ulegajgcego przedwczesnej
kalcyfikaciji. Sytuacja ta jest przyczyng poszukiwan nowych
metod stabilizacji tkanek zwierzecych do substytuowania
miedzy innymi zastawek serca.

INFLUENCE OF METHYLENE
BLUE-MEDIATED
PHOTOOXIDATION ON
MECHANICAL PROPERTIES OF
PORCINE PERICARDIUM
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Abstract

The elimination of the most frequent drawbacks
resulting from stabilization of animal collagen-rich
tissues is the reason for seeking novel methods of
their processing. The aim of this work was the deter-
mination of mechanical properties of fibrous porcine
pericardium after 8 h and 24 h photostabilization in
the presence of visible light (50 W) and 0.05% solu-
tion of methylene blue. Uniaxial tensile test of tissue
specimens was performed with constant rate at 0.3
mm/s, in the condition of full-hydration in 0.9% sodium
chloride solution. The studies showed significant
decrease of failure force in the case of photooxidized
tissues, with preservation of the stiffness and values
of maximum extension. The studies have shown that
photostabilization influences the mechanical proper-
ties of pericardium.

Keywords: photooxidation, porcine pericardium,
bioprostheses, mechanical properties
[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 99-103]

Introduction

The collagen-rich tissues are used to manufacture bio-
prostheses, mainly biological heart valves [1]. In this case,
they are stabilized by physical and/or chemical methods.
These processes allow for preserving or obtaining novel
physicochemical properties of tissues [2,3]. In the case of
porcine heart valves or bovine pericardium, crosslinking by
glutaraldehyde (GA) belongs to the most frequent solution
[1]. Tissue material processed in this way is potentially cyto-
toxic [4], and also is subjected to premature calcification [5].
Inflammatory reaction due to the presence of cytotoxic mate-
rial, and also processes of calcification relate to unfavorable
mechanical properties of extracellular matrix. Moreover,
introduction of GA as the part of cross-links leads to the
excessive stiffness of stabilized extracellular matrix.

The optimal solution is the selection of the appropriate
method of tissue stabilization allowing to obtain completely
biocompatible material, and is not subjected to premature
calcification. This situation is the reason for seeking the
novel method of animal tissue stabilization for substitution
of heart valve among other things.

99

LU
==
(D >

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

Ll



100

Fotooksydacja przeprowadzana przez naswietlanie

® o o o o o o tkanek za pomocgy Swiatta biatego w roztworze btekitu me-

tylenowego (jako fotoaktywnego barwnika) stanowi jedno z
alternatywnych rozwigzan. Mechanizm fotooksydaciji nie jest
do konca poznany. Obecnie dyskutowanych jest wiele hipo-
tez dotyczgcych proceséw fotochemicznych wystepujgcych
podczas naswietlania tkanek w obecnosci barwnika. Pod-
stawg procesow fotostabilizacji tkanek sg reakcje miedzy
grupami funkcyjnymi aminokwaséw w wyniku oddziatywania
z nimi wolnych rodnikéw [3].

Celem pracy byto okreslenie wtasciwosci mechanicznych
osierdzia wtoknistego swini domowej po fotostabilizacji
tkanek Swiattem biatym w obecnosci roztworu btekitu me-
tylenowego.

Materialy i metody

Osierdzie swini domowej pobrano w lokalnej rzezni.
Tkanke ptukano w roztworze PBS o pH 6,5 schtodzonym
do temperatury 4°C i transportowano w tych samych wa-
runkach. Osierdzie wtokniste oddzielono mechanicznie od
pozostatych tkanek i uzyto do badan.

Oczyszczony materiat wykorzystano w eksperymentach,
w ktérych badano 4 grupy prébek: (i) materiat natywny prze-
chowywany w buforze PBS (pH 6,5) przez 24 h (n=6); (ii)
tkanki traktowane 0,05% roztworem btekitu metylenowego
bez dostepu Swiatta przez 24 h (n=6); (iii) materiat poddany
fotooksydaciji przez 8 h w obecnosci swiatta biatego i 0,05%
roztworu btekitu metylenowego (n=9); (iv) tkanki poddane
fotooksydacji przez 24 h w obecnosci Swiatta biatego i 0,05%
roztworu btekitu metylenowego.

Eksperymenty prowadzono w kilku etapach. Materiat
przeznaczony do fotostabilizacji inkubowano w 50%
roztworze sacharozy w PBS przez 1 h. Nastepnie tkanki
umieszczano w napowietrzonym 0,05% roztworze btekitu
metylowego w PBS (1 h). Tak przygotowany materiat na-
Swietlano z zastosowaniem zrédta Swiatta biatego o mocy
50W przez 8 lub 24 h. Odlegtos¢ zrédta swiatta od lustra
roztworu barwnika wynosita 15 cm. Fotostabilizacje prowa-
dzono w temperaturze 15°C+0,5°C.

Badania wtasciwosci mechanicznych prowadzono z
wykorzystaniem testu jednoosiowego rozciggania tkanek
ze statg predkoscig 0,3 mm/s, w warunkach petnego ich
uwodnienia, w 0,9% roztworze chlorku sodu. Do badan
przygotowano probki quasi-ptaskie o wymiarach: szero-
kos¢ 10 mm, dlugos¢ 35 mm. Baza pomiarowa prébek po
zamocowaniu ich do miernika sity AFG 25N (Advance Force
Gauge; Mecmesin) wynosita 252 mm. Wszystkie prébki
wstepnie obcigzano sitg 0,01 N.

Analize statystyczng uzyskanych wynikow przeprowa-
dzono z wykorzystaniem programu Statistica 8.0 (StatSoft).
Normalnos$¢ rozkladu analizowanych wielkosci sprawdzono
na podstawie testu Shapiro-Wilka. Wszystkie analizowane
parametry wykazywaty rozktad normalny, stad wyniki poda-
no jako wartosci srednie wraz z odchyleniami standardowy-
mi (X £ SD). Statystyczng istotnosc¢ réznic wartosci srednich
analizowanych wielkosci dla wszystkich przebadanych grup
prébek oceniono na podstawie testu t-Studenta dla préb
niezaleznych. Testy przeprowadzono przy zatozeniu, ze
warto$¢ graniczna poziomu istotnosci (p) wynosi 0,05.

Wyniki i dyskusja

Optymalna trwatos$¢ tkanek ksenogennych stosowanych
do substytuowania zastawek serca jest osiggana w wyni-
ku procesow stabilizacji. Dane literaturowe wskazuja, ze
fotostabilizacja z uzyciem roztworu btekitu metylenowego
prowadzi do uzyskania materiatu tkankowego, ktory jest

Photooxidation led by tissue irradiation with visible light
in the solution of methylene blue as photoactive dye is the
one of alternative solutions. The mechanism of photooxi-
dation is not fully recognized. Nowadays there are many
hypotheses relating to the photochemical processes oc-
curring during tissue irradiation in the presence of dye. The
reaction between the functional groups of amino acids as
a result of their interaction with free radicals is the basis of
photostabilization processes in tissues [3].

The aim of this work was the determination of the me-
chanical properties of porcine fibrous pericardium after
photostabilization with visible light in the presence of the
solution of methylene blue.

Materials and methods

Porcine pericardium was taken from local abattoir. Tissue
was rinsed in cooled (4°C) solution of PBS (pH 6.5) and
was transported in these conditions. Fibrous pericardium
was mechanically separated from other tissues and used
to the studies.

The purified material was used in the experiments. Four
groups of samples were studied: (i) native material stored
in the PBS buffer (pH 6.5) during 24 h (n=6); (ii) tissues
treated with 0.05% solution of methylene blue during 24
h, without lighting (n=6); (iii) material photooxidized during
8 h in the presence of visible light and the 0.05% solution
of methylene blue (n=9); (iv) tissues photooxidized during
24 h in the presence of visible light and 0.05% solution of
methylene blue (n=9).

The experiments were carried out in a few stages. Ma-
terial designed to photostabilization was incubated in 50%
solution of saccharose in PBS, during 1 h. Next tissues
were placed in aired 0.05% solution of methylene blue (1
h). Material prepared in this manner was irradiated with vis-
ible light (50 W) during 8 or 24 h. The distance between dye
solution-level and light source was 15 cm. Photostabilization
was carried out in the temperature of 15°C+0.5°C.

Studies of mechanical properties were performed on the
basis of the uniaxial tensile test with constant speed of 0.3
mm/s, under conditions of full-hydration in 0.9% sodium
chloride solution. Quasi-planar specimens were prepared for
mechanical tests with constant geometrical dimensions: 10
mm width, 35 mm length. Measurement base of specimens
after placing them in force gauge AFG 25N (Advance Force
Gauge; Mecmesin) was 252 mm. All specimens were
initially loaded by 0.01 N force.

The statistical analysis was carried out using Statistica
8.0 (StatSoft). Normal distribution of analyzed parameters
was checked by Shapiro-Wilk test. All of parameters showed
normal distribution, hence the results were presented in the
form of average values with standard deviations (X + SD).
The statistical analysis of the data was based on Student’s
t-test for independent samples. The statistical tests were
carried out to a significance level (p) of 0.05.

Results and discussion

Optimal durability of xenogeneic tissues used to the
substitution of biological heart valves is reached as a re-
sult of stabilization processes. Literature data showed that
methylene blue-mediated fotostabilization leads to obtaining
biocompatible, non-mutagenic, non-thrombogenic mate-
rial which is not subjected to premature calcification [6,7].
Biological heart valves produced from stabilized tissues are
exposed to cyclic mechanical loads, therefore stabilized
material must possess optimal mechanical properties with
parameters close to host tissue. Therefore, in this work the
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biozgodny, niemutagenny, nietrombo-
genny i nie ulega przedwczesnej kal-
cyfikacji [6,7]. Biologiczne zastawki
serca wytworzone ze stabilizowanych
tkanek narazone sg na cykliczne
obcigzenia mechaniczne, dlatego
stabilizowany materiat musi charakte-
ryzowac sie optymalnymi wtasciwos-
ciami mechanicznymi, o parametrach
zblizonych do tkanki gospodarza.
Z tego wzgledu, w niniejszej pracy
badano wptyw fotooksydacji na wias-
ciwosci mechaniczne tkanek. Zalez-
nosci sita-wydtuzenie, uzyskane dla
badanych materiatéw tkankowych,
przedstawiono na RYS. 1.

Uzyskane krzywe charaktery-
zowaly sie duzg powtarzalnoscig
ksztattu. Dla kazdego analizowanego
przypadku wyznaczono maksymalng
wartos¢ sity zrywajgcej (Fyax) | 0odpo-
wiadajgce im wartosci wydtuzenia
maksymalnego (Aly,x) oraz wartosci
wspotczynnika sztywnosci (K). Fyax i
Al 0dczytano z wykresu zaleznosci
sita-wydtuzenie (RYS. 2). Wspot-
czynnik k wyznaczono na podstawie
nachylenia najdtuzszego odcinka
prostoliniowego charakterystyki sita-
wydtuzenie, zgodnie ze schematem
przestawionym na RYS. 2. Wartosci
Srednie Fyax, Alyax | wspotczynnika k
wraz z odchyleniami standardowymi
analizowanych wielkosci przedsta-
wiono na RYS. 3.
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RYS. 1. Przyklady zaleznosci sita [N]-wydtuzenie [nm] dla probek osierdzia
swini: materiat natywny (N); tkanka traktowana 0,05% roztworem btekitu
metylenowego (MB) bez naswietlania; materiat poddany fotooksydacji przez
8 h w obecnosci swiatta biatego i 0,05% roztworu btekitu metylenowego (MB-
VIS8); tkanka poddana fotooksydacji przez 24 h w obecnosci swiatta biatego
i 0,05% roztworu btekitu metylenowego (MB-VIS24).

FIG. 1. Examples of force-extension curves for the samples of porcine pericar-
dium: native material (N); non irradiated tissues treated with 0.05% solution
of methylene blue (MB); material photooxidized during 8 h in the presence
of visible light and the 0.05% solution of methylene blue (MB-VIS8); tissues
photooxidized during 24 h in the presence of visible light and 0.05% solution
of methylene blue (MB-VIS24).

influence of photooxidation on mechanical properties of
tissues was studied. The results of the dependence of force-
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Fotostabilizacja spowodowata istothe zmniejszenie
Fuax W porownaniu z materiatem natywnym (RYS. 3a).
Efekt ten mozna wigza¢ z procesami fotodegradacyjnymi
wystepujgcymi w macierzy zewngtrzkomoérkowej podczas
naswietlania. Granica miedzy zjawiskami fotostabilizacji i
fotodegradacji tkanek moze byé dos¢ ptynna. Obnizenie
wartosci Fy,,x mozna takze wigza¢ ze zmianami charakteru
oddziatywan miedzy elementami strukturalnymi wystepuja-
cymi w tkankach po ich naswietlaniu [3].

extension tissue materials have been presented in FIG. 1.

Obtained curves were characterized by high shape
repeatability. For each analyzed case, values of maximum
force (Fyax) @and corresponding them values of maximum
extension (Aly.x) and stiffness coefficient (k) were defined.
Fuax and Aly,.x Were read from force-extension curves (FIG.
2). Coefficient k was appointed on the basis of the slope
of the longest rectilinear section of force-extension curve,
according to scheme presented in FIG. 2. Average values

Wydtuzenie czasu foto-
oksydacji z 8 h do 24 h nie
wptyneto istotnie na obnizenie
wartosci Fy.x mierzonej dla
analizowanych prébek osier-
dzia (RYS. 3a). Dowodzi to
tezy, iz proces fotooksydacji
zachodzi dynamicznie juz
podczas pierwszych 8 h na-
Swietlania tkanek w obecnosci
fotoaktywnego barwnika.

Proces fotooksydacji nie
spowodowat rowniez istotnych
zmian wartosci pozostatych
analizowanych parametrow,
jak Alyax (RYS. 3b), a takze
wspotczynnik k (RYS. 3c). Z
punktu widzenia funkcjonal-
nosci bioprotez, istotng cechg
jest uzyskanie macierzy ze-
wnatrzkomoérkowej o wspot-
czynniku sztywnosci zblizo-
nym do tkanki gospodarza.

o2

™

LIEL

RYS. 2. Typowa krzywa zaleznosci sita-wydtuzenie,
z zaznaczonymi parametrami wyznaczanymi w
trakcie badan wtasciwosci mechanicznych, uzy-
skana dla tkanki poddanej fotooksydacji przez 24
h w obecnosci swiatta biatego i 0,05% roztworu
btekitu metylenowego (probka nr 6).

FIG. 2. Typical force-extension curve, with appoin-
ted parameters defined during mechanical tests,
obtained for tissues subjected to photooxidation
during 24 h in the presence of visible light and the
0.05% solution of methylene blue (specimen no 6).

of Fyax, Alyax and coefficient k with
standard deviations have been pre-
sented in FIG. 3.

Photostabilization resulted in a
significant decrease of F,x com-
pared with native material (FIG.
3a). This effect may be connected
with photodegradation processes
occurring during irradiation in extra-
cellular matrix. The border between
photostabilization and photodeg-

-] radation processes may be subtle.

The decrease of Fy,. value may
be connected with the character
changes of interactions between
structural elements in tissues after
their irradiation [3].

The elongation of photooxidation
time to 24 h did not influence the
decrease of F,,. value measured
for analyzed samples of pericardium
(FIG. 3a). This proves the thesis that
photooxidation process already takes
place during first 8 h of irradiation in
the presence of photoactive dye.
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RYS. 3. Zestawienie srednich wartosci wraz z odchyleniami standardowymi analizowanych parametréow: a) sita
zrywajaca (Fyax); b) wydtuzenie maksymalne (Alyay); ¢) wspétczynnik sztywnosci (k), uzyskanymi dla: materiatu
natywnego (N); tkanki traktowanej 0,05% roztworem btekitu metylenowego (MB) bez naswietlania; materiatu pod-
danego fotooksydacji przez 8 h w obecnosci swiatta biatego i 0,05% roztworu biekitu metylenowego (MB-VIS8);
tkanki poddanej fotooksydaciji przez 24 h w obecnosci swiatta biatlego i 0,05% roztworu bitekitu metylenowego
(MB-VIS24). (*oznaczono réznice istotne statystycznie na poziomie p<0,05).

FIG. 3. Presentation of average values with standard deviations for analyzed parameters: a) maximum force (Fx);
b) maximum extension (Aly.y); c) stiffness coefficient (k), obtained for: native material (N); non irradiated tissues
treated with 0.05% solution of methylene blue (MB); material photooxidized during 8 h in the presence of visible
light and the 0.05% solution of methylene blue (MB-VIS8); tissues photooxidized during 24 h in the presence of
visible light and 0.05% solution of methylene blue (MB-VIS24).(*significant differences on the level p<0,05).

W naszych badaniach, wspétczynniki k okreslone dla
tkanek poddanych fotooksydacji nie zmienity sig istotnie w
poréwnaniu z tkankg natywng (RYS. 3c). Fotostabilizacja
prowadzona przez 24 h spowodowata obnizenie wspot-
czynnika k. Swiadczy o to wzroécie sprezystosci tkanki,
€0 mozna wigzac ze zmianami jakosciowymi i ilosciowymi
wigzan sieciujgcych. Zmiany wspotczynnika k nie byty
jednak istotne.

W niniejszych badaniach wykazano, ze tkanka poddana
fotostabilizacji przenosi nizsze obcigzenia mechaniczne,
niz tkanka natywna. Efekt ten jest niewatpliwie zwigzany
ze zmianami strukturalnymi osierdzia swini. Moze rowniez
by¢ skutkiem zmian fotodegradacyjnych w tkankach lub tez
zmian ilosciowych i jakosciowych w obrebie wigzan sieciu-
jacych. Zjawiska tego nie nalezy wigza¢ z wptywem biekitu
metylenowego, gdyz nie odnotowano zadnych réznic we
wiasciwosciach mechanicznych miedzy wynikami uzyska-
nymi dla grupy prébek tkanek natywnych i inkubowanych
w roztworze tego barwnika. Wykluczy¢ nalezy takze wptyw
metaloproteaz na fotoutlenione tkanki, gdyz czas prze-
chowywania prébek osierdzia byt taki sam w przypadku
wszystkich analizowanych grup tkanek.

Efekt obnizenia $redniej wartosci granicznego obcig-
zenia tkanek bez towarzyszgcego temu zjawiska wzrostu
sztywnosci osierdzia nie dyskwalifikuje uzycia uzyskanego
biomateriatu do trwatego substytuowania tkanek. Jednakze
nalezy mie¢ na uwadze, ze nie mozna stosowac osierdzia
widknistego poddanego modyfikacji z wykorzystaniem fo-
tooksydacji w obecnosci roztworu barwnika do wytwarzania
biomateriatéw przenoszacych duze obcigzenia.

Whioski

W prezentowanych badaniach dotyczacych wptywu foto-
oksydacji w obecnosci biekitu metylenowego na wiasciwosci
mechaniczne osierdzia $wini wykazano, ze stabilizowany
materiat wykazuje obnizong zdolnos$¢ do przenoszenia
obcigzen mechanicznych, co nie wyklucza jego zastoso-
wania do produkcji biomateriatdw tkankowych. Z punktu
widzenia aplikacyjnego - rownie istotne jest zachowanie
stosunkowo niskiego wspoétczynnika sztywnosci tkanek po
ich fotostabilizacji, co jednoznacznie uzyskano w opisanych
doswiadczeniach.

Photooxidation process did not also result in the signifi-
cant changes of other analyzed parameters, i.e. Alyax (FIG.
3b), and also coefficient k (FIG. 3c). From the point of view
bioprostheses functionality, the important feature is obtain-
ing extracellular matrix coefficient k near host tissue. In our
studies, coefficient k defined for photooxidized tissue did not
change significantly compared with native tissue (FIG. 3c).
24 h photostabilization resulted in the decrease of coeffi-
cient k. This indicates the increase of tissue elasticity which
may be connected with the qualitative and quantitative
changes of crosslinks. The changes of coefficient k were
not significant.

In this study it was shown that photooxidized tissue
carries lower mechanical loads than native tissue. This
effect is connected with the structural changes of porcine
pericardium. This may also be the result of photodegrada-
tive changes in tissues or the qualitative and quantitative
changes in crosslinks. This phenomenon should not be
connected with the influence of methylene blue because
there were no differences in mechanical properties between
the results obtained for native tissue-samples’ group and
incubated in the solution of this dye samples’ group. The
influence of metalloproteinases on the photooxidized tis-
sues should also be excluded, because storage period for
pericardium samples was the same in all cases of analyzed
tissue groups.

The effect of the decrease in average values of maxi-
mum tissue-load without the associated phenomenon of
the stiffness increase of pericardium does not disqualify
the use of the obtained biomaterial to the permanent tis-
sues substitution. However, it should be pointed out that
fibrous pericardium photooxidized in the presence of dye
solution may not be used to manufacture of high load-bear-
ing biomaterials.

Conclusions

In the presented studies concerned with the influence
of photooxidation in the presence of methylene blue on
mechanical properties of porcine pericardium it was dem-
onstrated that stabilized material shows reduced ability to
bear mechanical loads; it does not exclude its application to
the tissue-derived biomaterials production. From application
point of view, it is equally important to preserve relatively low
coefficient k tissues after photostabilization, which univocally
was obtained in presented study.
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Streszczenie

Praca zawiera wyniki badan dotyczgcych tleno-
azotowania powierzchni tytanu i jego stopu (Ti6AI4V).
Proces ten zostat przeprowadzony przy uzyciu metody
chemicznego osadzania z fazy gazowej wspomaganej
plazmg generowang falami o czestotliwosci radiowej
(RFCVD 13,56 MHz, 400 W). Proces ten przeprowa-
dzono w atmosferze gazéw zawierajgcej N,O i Ar w
réznych proporcjach.

Sktad chemiczny i morfologie powierzchni badano
uzywajgc metody SEM/EDS. Badania odpornosci
korozyjnej przeprowadzono przyspieszong technika
polaryzacyjng w roztworze sztucznej $liny w tempe-
raturze 37°C. Wyznaczono takze wspoétczynnik tarcia
i wskaznik zuzycia uzyskanych materiatow.

Otrzymane wyniki potwierdzajg przypuszczenia,
ze najlepsze wtasnosci uzytkowe posiadajg probki,
ktoére w swoim sktadzie zawieraty azot oraz tlen. Mo-
dyfikowane w ten sposéb materiaty sg obiecujgce dla
zastosowan w medycynie.

Stowa kluczowe: tytan i jego stopy, korozja, RF CVD,
tlenoazotowanie

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 103-109]

EFFECT OF COMPOSITION

OF GAS MIXTURE AT PLASMA
OXYNITRIDING PROCESS ON
PROPERTIES OF TITANIUM AND
Ti6AI4V ALLOY
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Abstract

In this work a research concerning oxynitriding of
titanium and its Ti6AI4V alloy is reported. Oxynitriding
of the samples was performed by Plasma Assisted
Chemical Vapor Deposition method with plasma
generated by radio frequency waves (RFCVD 13,56
MHz, 400 W). The process was carried out in the gas
atmosphere containing N,O and Ar at various ratios.

Chemical composition and morphology of the
modified surfaces were studied by SEM/EDS and
compared with those for unmodified surface. The
corrosion resistance was examined with polarization
technique, in the environment of artificial saliva, at
37°C. The friction coefficient and wear index were
measured.

The obtained results confirm that the best operating
parameters have the oxynitrided samples containing
N and O. Tiand Ti6Al4V with oxynitrided surface offer
promising materials for medical applications.
Keywords: Titanium and its alloys, corrosion, RF
CVD, oxynitriding

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 103-109]
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Tytan i jego stopy sg bardzo atrakcyjnymi materiatami
dla zastosowan w réznych obszarach medycyny. Jest to
mozliwe z powodu ich unikalnych wtasciwosci fizycznych
i chemicznych, takich jak wysoka wytrzymatosc¢, niska
gestosc¢, dobra odpornos¢ korozyjna i dobra biozgodno$¢
w $rodowisku ludzkich komorek i tkanek [1-3]. Mozna je
dostrzec w wielu aspektach medycyny takich jak: komfort
operacji chirurgicznych (aparatura) i leczenia urazéw ( na
przyktad: endoprotezy i sztuczne konczyny, implanty, ptyty
stabilizacyjne) [4-9].

Z drugiej strony, materiaty te majg stosunkowo stabe
wiasciwosci tribologiczne, wysoki wspotczynnik tarcia i niskg
odpornosc¢ na Scieranie. W badaniach prowadzonych nad
modyfikacjg zewnetrznej powierzchni tytanu i jego stopow,
majgcych na celu podwyzszenie wtasciwosci tribologicz-
nych, stosowane sg rézne technologie iréznego rodzaju
warstwy. Ostatnio, widoczne jest szersze zainteresowanie
badaniami nad warstwami Ti(N) Ti(C)i Ti(C,N) [9-11].

W wyniku tlenoazotowania jarzeniowego uzyskuje sie
warstwy zawierajgce Ti(O,N)+Ti,N+a-Ti(N) [12]. Grubosc¢
warstwy tlenoazotku tytanu po godzinnej obrébce wynosi
okoto 2 ym. Chropowato$¢ tlenoazotowanych powierzchni
zarowno tytanu jak i stopu zalezy od warunkoéw prowadze-
nia procesu, a Scislej méwigc od temperatury. Podkresli¢
nalezy, ze zaréwno sktad chemiczny, mikrostruktura, jak i
topografia powierzchni majg istotny wptyw na wiasciwosci
biofizyczne implantéw [13,14].

Wyniki przedstawione w powyzszych pracach potwier-
dzajg duze mozliwosci wykorzystania procesu tlenoazotowa-
nia jarzeniowego do wytwarzania biomateriatow tytanowych.
Swiadczy o tym réwniez fakt, ze warstwy wytworzone w tym
procesie charakteryzujg sie duzg odpornoscig na zuzycie
przez tarcie i korozje [14]. Warstwy te sg wiec biozgodne i
stanowig bariere przed przechodzeniem tytanu i sktadnikéw
stopowych do otaczajgcego je srodowiska biologicznego.
Ich charakter jest dyfuzyjny i moga by¢ wytwarzane na
detalach o ztozonych ksztattach. Duze znaczenie majg tu
takze obrébki RF CVD i MW CVD [15].

Przedstawiana praca obejmuje badania dotyczgce tleno-
azotowania Ti i stopu Ti6Al4V metodg RF CVD. Otrzymane
materiaty badano gtéwnie pod katem mozliwych zastoso-
wan w medycynie, a $cislej w stomatologii.

Testy in vitro tak otrzymanych materiatow sg w planie
dalszych badan.

Materiaty i metody badan

Probki tytanu, o wymiarach 10 x 10 mm oraz stopu
tytanu Ti6Al4V, w ksztatcie walcow o wysokosci 2 mm i
srednicy 13 mm, wstepnie oczyszczano w acetonie i na-
stepnie trawiono jonami Ar* w reaktorze RF CVD (13,56
MHz, 400 W). Tak przygotowane powierzchnie poddano
obrobce poprzez tlenoazotowanie w mieszaninach gazow
zawierajgcych N,O i Ar w czasie 15 minut, w temperaturze
pokojowej. Moc generatora RF wynosita 20 W, cisnienie w
reaktorze 0,4 Torr. Proces prowadzono dla roznych sktadéw
mieszaniny gazowej - TABELA 1.

Sktad chemiczny prébek badano przy uzyciu skaningo-
wego mikroskopu elektronowego firmy JOEL 5400, wspét-
pracujgcego z mikroanalizatorem dyspersji promieniowania
rentgenowskiego Genesis Spectrum EDAX.

Odpornos$¢ korozyjng tlenoazotowanych powierzchni
oceniano na podstawie pomiaréw polaryzacyjnych vol-
tamperometrycznych i pomiaréw potencjatu korozyjnego
powierzchni surowych i po obrébce. Pomiary elektroche-
miczne wykonano w roztworze syntetycznej sliny (0,84 g/l

Introduction

Titanium and its alloys are very attractive materials for
use in various domains of medicine. This is possible due
to their unique physical and chemical properties, such as:
high strength, low density, good resistance to corrosion and
good biocompatibility with human cells and tissues [1-3].
All these properties are desirable in many medical ap-
plications, including surgery and treatment of injuries (for
example: endoprothesis and artificial limbs, stabilisation
plates and other implants) [4-9].

Unfortunately, titanium and its alloys also have draw-
backs, like high friction coefficient, low abrasion and wear
resistance. Various methods are proposed to increase low
tribological parameters of titanium materials. These include
layer technologies, therein PACVD (MWCVD or RFCVD).
Recently, an interest is observed in the layers formed by
carbonizing and/or nitriding or by oxynitriding [9-11]. Oxyni-
triding leads to a formation of Ti(O,N)+Ti,N+a-Ti (N) layers
[12]. A thickness of the titanium nitride zone after 1 hour
of treatment is about 2 pm. Roughness of the oxynitriding
surfaces depends on the processing conditions of the proc-
ess, mainly on the temperature. A special attention is paid
to chemical composition, microstructure and topography
of the formed layers — all they have significant impact on
biophysical properties of implants [13,14].

The results reported in the research papers [9-14] confirm
that glow discharge oxynitriding of titanium and its alloys al-
lows obtaining biomaterials of high operational parameters,
including high resistance to wear by friction and corrosion
[14]. The samples are biocompatible and form a protective dif-
fusive barrier against a passage of metallic elements to body.

This work presents the results concerning oxynitriding
of Ti and Ti6AI4V alloy by employing RF CVD method. The
obtained samples were examined for future applications in
medicine and especially in dentistry.

Materials and methods

Two kinds of the substrates were subjected to surface
treatment: Ti sheets measuring 10 x 10 mm and 0,5 mm
thick and Ti6Al4V disc sample with the diameter of 13 mm
and the height of 2 mm. Before layer deposition, the sub-
strates were pre-cleaned with acetone and subjected to Ar*
ions etching in RF CVD reactor (13,56 MHz, 400 W). Then
the samples were subjected to oxynitiding in gas mixture
containing N,O and Ar. The process was carried out at room
temperature for 15 minutes. RF generator power was 20 W,
and the reactor pressure equaled 0,4 Torr. Various composi-
tions of the gas mixture were applied - TABLE 1.

Chemical compositions of the layers was determined
by scanning electron microscope JOEL 5400 with EDAX
microanalyzer.

Corrosion resistance of oxynitrided surfaces was meas-
uremed with application of polarization voltamperometric
methods. Measurements were made in artificial saliva (0,84
g/l NaCl, 1,2 g/l KCl, 0,05 g/l CaCl,, 0,34 g/l Na;PO,, 0,15
g/l MgCl,), at 37°C, using VoltaLab PGZ301 potentiostat.
Ag/AgCl electrode was applied as a reference one.

CIRECNEEZ0I A | TABELA 1. Skiad mie-
Seria (CEEN O DTN B | szaniny gazowej w
Se- position procesie tlenoazo-
ries [cm3¥/min] towania technika RF
CVD

TABLE 1. Composi-

”_II]I 1,5 || tion of the gas mixtu-

I 250 1,5 || re applied in oxynitri-
v 350 1,5 || ding by RF CVD
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TABELA 2. Udzial pierwiastkow na powierzchni Ti
wyjsciowego i po tlenoazotowaniu.

TABLE 2. Content of Ti, C, N and O at the unmodified
Ti surface (series 0) and at the Ti surface subjected
to oxynitriding.

Udziat pierwiastkow
Content of the respective elements

TABELA 3. Udzial pierwiastkow na powierzchni
Ti6Al4V wyjsciowego i po tlenoazotowaniu.
TABLE 3. Content of Ti, C, N and O at the unmodified
Ti6Al4V alloy surface (series 0) and at the Ti6AI4V
surface subjected to oxynitriding.

Udziat pierwiastkéw
Content of the respective elements

Seria % at. L % at.

Series mgm c : 0 Series o SN [ v :

0 | 8983|1017 | — 0 |8696] 1091 | 213 | — | — | -—
I [ 7122 | 504 | 629 | 1744 | 0.36 I (7637 | 994 | 259 | 1.02 |10,08] 010
Il | 6283 | 409 | 261 | 3047 | 0,09 Il |76.64] 974 | 2.25 | 201 [9.35] 0.21
Il | 4880 | 3.73 | 31.03 | 1644 | 1.89 Il 4886 | 569 | 153 | 32,57 |11.35| 2.86
IV | 4923 | 663 | 2868 | 1576 | 1,82 IV |47.03| 550 | 142 | 3482 |[11.24] 3.10

NaCl, 1,2 g/l KCI, 0,05 g/l CaCl,, 0,34 g/l Na,PO,, 0,15 g/l
MgCl,), w temperaturze 37°C, za pomocg potencjostatu
VoltaLab PGZ301. Jako elektrode odniesienia stosowano
elektrode Ag/AgCI.

Badania tarciowo-zuzyciowe w ruchu obrotowym prébki
wykonano na sucho w styku kula—ptaszczyzna na tribo-
testerze typu kula-tarcza. Badania wykonano zgodnie
z wymaganiami okreslonymi w normach ASTM G 99-05,
ISO 20808:2004.

Wyniki i dyskusja

Analiza sktadu chemicznego

Morfologia powierzchni i sktad chemiczny warstw zostaty
zbadane przy uzyciu techniki SEM i EDS. W zaleznosci od
ilosci wprowadzanego N,O zmienia sie dla obu podtozy ilos¢
azotu i tlenu w materiale (RYS. 1 oraz TABELA 2 i 3).

Obrazy SEM przed obrdbka (seria 0) i po obrdbce po-
przez tlenoazotowanie nie réznity sie zasadniczo, natomiast
zmieniat sie sktad chemiczny badanych powierzchni.

W TABELI 2 i TABELI 3 zamieszczono odpowiednio
analize skfadu pierwiastkowego powierzchni tytanu i stopu
Ti6Al4V wyjsciowych i poddanych obrébce.

W przypadku podtoza Ti ilos¢ azotu wbudowanego do
struktury rosnie wraz ze wzrostem ilosci N,O wprowadza-
nego do reaktora RF CVD, przy czym jest on najwiekszy w
zakresie od 100 cm®min do 250 cm®min — RYS. 1. Dalsze
zwiekszanie przeptywu N,O praktycznie nie wptywa juz na
zmiane skladu chemicznego warstwy powierzchniowej. Inny
charakter zmian obserwowany jest dla podtoza Ti6AI4V,
gdzie poczatkowo nastepuje spadek N/O, natomiast w
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The friction-wear tests were performed in the rotary
motion of the sample at the sphere—surface contact with
ball - shield tribotester. The studies were made according
to ASTM G 99-05, ISO 20808: 2004 norms.

Results and discussion

Chemical composition
Surface morphology and chemical composition of the
layers were studied by means of SEM/EDS technique.
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RYS. 2. Potencjat korozyjny Ti.
FIG. 2. Ti corrosion potential.
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RYS. 1. Zaleznos¢ stosunku N/O Ti i stopu Ti6AI4V
od przeptywu N20 w reaktorze RF CVD.

FIG. 1. [N]/[O] ratio for oxynitrided Ti and Ti6Al4V
samples versus N20 flow in RF CVD system

RYS. 3. Krzywe volt amperometryczne Ti w sztucz-
nej slinie w temp. 37°C.

FIG. 3. Voltamperometric curves for Ti in artificial
saliva, at 37°C.
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zakresie przeptywu 150 cm®min do 350 cm®/min nastepuje
szybki wzrost tego stosunku.

Jak wida¢, na skfad warstwy powierzchniowej tworzgcej
sie podczas tlenoazotowania duzy wptyw posiada skfad
chemiczny samego podtoza.

Badania odpornosci korozyjnej

RYS. 2 przedstawia zmiany potencjatu korozyjnego w
czasie powierzchni tytanu wyjsciowego (seria 0) oraz po
procesie tlenoazotowania (serie | i IV). Powierzchnie pokryte
dyfuzyjng warstwg wykazujg wiekszg stabilnos$¢ potencjatu
korozyjnego (nizsze oscylacje) w poréwnaniu z powierzch-
nig surowg. Fakt ten wskazuje na wyzszg odpornos¢ na
korozje lokalng.

RYS. 3 przedstawia krzywe polaryzacji anodowej w sze-
rokim zakresie potencjatu (od -1,5V do +2,0 V). Generalnie
gestosci pradu anodowego w szerokim zakresie potencjatu
prébek modyfikowanych sg nizsze w poréwnaniu do war-
tosci gestosci prgdu anodowego dla prébki surowej (2-4
— krotnie). Ich potencjaty przebicia sg ok. 500 mV wyzsze
w poréwnaniu do prébki wyjsciowej. Powierzchnia B zawie-
rajgca wyzsza proporcje O:N=17,5:6,3 posiada najnizsze
wartosci prgdu i najwyzszy potencjat przebicia. Potencjat
korozyjny wszystkich serii prébek lezy w obszarze trwatej

SEM images of the samples not subjected to the modification
and the samples after surface treatment do not differ. The
chemical compositions are obviously different. The respec-
tive data are presented in FIG. 1, TABLE 2 and TABLE 3. In
the case of Ti, the nitrogen content in the formed layers in-
creases with increasing N,O flow. The highest N-content was
observed for the layers obtained at the N,O flow between
100 cm®min and 250 cm®min — FIG. 1. Further increase of
the flow does not change the chemical composition of the
layer. Quite different dependence can be seen in the case
of TiBAI4V. There is a decrease of [N]/[O] for N,O higher
than 150 cm®/min and lower than 350 cm®/min.

Corrosion resistance

FIG. 2 shows a time dependence of the corrosion po-
tential of Titanium before (series 0) and after (series | and
I\VV) oxynitriding treatment. The surfaces with diffusive lay-
ers exhibit better stability of the corrosion potential (lower
oscillations) in comparison with the unmodified surfaces.
This confirm higher resistance to local corrosion of the
oxynitrided samples.

FIG. 3 shows the anodic polarisation curves in the po-
tential range from-1.5Vto +2 V.

Generally, anodic current density measured for the modi-

pasywacji. Mozna jednak fied samples is in a wide potential
przypuszczac¢, ze probka B ::R" range lower in comparison with the
bedzie wykazywaé wyzszg ek - ST respective values for unmodified
odpornos$¢ w warunkach sta- | samples (2-4 times). Their break-
cjonarnej korozji. Faktten po- | = down potentials are about 500 mV
twierdza przebieg krzywych | = higher than those for untreated
chronoamperometrycznych | + surfaces. The sample B, of the
(RYS. 4). = highest [O]/[N] ratio ([O)/[N]=17.5:

Szybko$¢ polaryzacji dla] = 6,3) has the lowest current value
serii modyfikowanych (RYS.5 | 3 and the highest breakdown poten-
aib) praktycznie nie wplywa | = tial. The corrosive potentials for
na gestos¢ pradu anodowego, | 2 other samples are located in the
co wskazuje, ze czynnikiem| * passivation range. The course of
determinujgcym jest stan| X chronoamperometric curves (FIG.
powierzchni, a wiec warstwy 4) confrim that B sample has the
majg charakter zaporowy. T T s = - = = a2 = |highest corrosion resistance.

W przypadku stopu Ti6AI4V fran v Rate of polarization of the modi-

(RYS. 6+9) najnizsze wartosci
gestosci pragdu anodowego
w catym zakresie potencjatu
oraz najwyzszy potencjat
przebicia posiada probka o

RYS. 4. Krzywe chronoamperometryczne Ti; 0,2 V
w sztucznej slinie, w temp. 37°C, czas-1 h.

FIG. 4. Chronoamperometric curves for Ti; 0,2 V in
artificial saliva, at 37°C, time—1 h.

fied samples (FIG. 5 a and b) does
not influence the anodic current
density. This means that the layer
has barrier character.
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RYS. 5. Krzywe volt amperometryczne Ti: a) seria |, b) seria IV; w sztucznej slinie, w temp. 37°C.
FIG. 5. Voltamperometric curves for Ti: a) series |, b) series IV; the results of the measurements in the environ-

ment of artificial saliva, at 37°C.
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RYS. 6. Potencjatl korozyjny Ti6Al4V.

FIG. 6. Ti6Al4V corrosion potential.

duzej zawartosci azotu (seria IV) — RYS. 7, co nie pokrywa

RYS. 7. Krzywe voltamperometryczne Ti6Al4V w

sztucznej w temp. 37°C.

FIG. 7. Voltamperometric curves for Ti6Al4V in ar-

tificial saliva, at 37°C.

sie z przebiegiem badania potencjatu korozyjnego (RYS.

6), ale korelujg one z badaniami chronoamperometrycz-
nymi — RYS. 8. Podobnie jak dla Ti, szybkos$¢ polaryzacji

dla serii modyfikowanych (RYS. 9 ai b)

praktycznie nie wptywa na gestosc¢ pragdu
anodowego —zaporowy charakter warstw.
Jedynie szybkos$¢ polaryzacji wptywa na
obecnosc¢ i wysokosé oscylacji.

Badania tribologiczne

Na RYS. 10 przedstawiono srednie
wartosci wspotczynnika tarcia dla Ti i
Ti6Al4V przed i po obrobce poprzez
azotowanie.

Charakter zmian oporéw ruchu jest
podobny dla prébek z danego rodzaju
materiatu, a wspoétczynnik tarcia nie rozni
sie znaczgco miedzy poszczegdllnymi
probkami z danej grupy materiatowe;.

Proces tarcia prébek z blachy tytano-

0,00025

0,00020

A -TiBAI4V 0
B - TiBAI4V |
C -TiBAI4V IV

0,00010

0,00005

Gestoé¢ pradu/Current density i [A/cmz]

0,00000

J e

T T 1
0 400 800

T T T T T
1200 1600 2000 2400 2800 3200 3600
Czas/Time [s]

wej ma wyrazny dwuetapowy przebieg
— poczatkowy, w ktérym wspoétczynnik
tarcia stabilnie narasta do wartosci,
ktéra ustala sie na okreslonym pozio-
mie w drugim etapie. Czas narastania

RYS. 8. Krzywe chronoamperometryczne Ti6Al4V;

0,2 V w sztucznej slinie, w temp. 37°C, czas - 1 h.

FIG. 8. Chronoamperometric curves for Ti6Al4V; 0,2

V in artificial saliva, at 37°C, time — 1 h.

In the case of Ti6AI4V alloy (FIGs 6+9), the lowest values
of anodic current density, in all potential range and the high-

est breakdown poten-
tial has been observed
for the sample of the
highest nitrogen content
(series IV)—FIG. 7. The
rate of polarisation for
the modified Ti6AI4V
samples (FIG. 9 a and
b) has no influence
on the anodic current
density (the layer has
barrier character) but it
influences the oscillation
height.

Tribological studies

The average values
of friction coefficient for
Ti and Ti6Al4V alloy
before and after ox-
ynitriding are shown in
FIG. 10.
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RYS. 9. Krzywe voltamperometryczne Ti6Al4V: a) seria |, b) seria IV; w sztucznej slinie, w temp. 37°C.
FIG. 9. Voltamperometric curves for Ti6Al4V: a) series |, b) series IV; the results of the measurements in the en-

vironment of artificial saliva, at 37°C.
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do tej wartosci jest ) o n The friction of
najkrotszy dla Ti-0 T = = titanium samples
i wynosi ok. 400 - w = :ﬁ_'. =T = _ | (both modified
cykli,dlaTi-lponad |*: o =" © L= ="" :5';- —em = =" 5 =] and before modi-
dwa razy diuzszy|:: o & <0 in | i =T T fication) has two-
— 900 cykli, a dla |} —ra fo-fE step course. At

Ti-IV najdtuzszy| = = 4o
— 1000 cykli. Takie
zachowanie moze

TR
o X . —==llLb
Swiadczy¢ o mozli-

the beginning, the
1 . - | friction coefficient
lincreases and
then it is main-

wosci dopasowania
wspotpracujgcych
powierzchni i jest
proporcjonalne do
ich twardosci. Wy-
dtuzony okres usta-
bilizowana warun-
kow tarcia dla probek modyfikowanych moze by¢ zwigzany
z umocnieniem ich powierzchni w wyniku tlenoazotowania.
Wspoitczynnik tarcia blaszek tytanowych na poczatku testu,
kiedy powierzchnia styku jest jeszcze mata wynosi 0,1 i jest
znacznie mniejszy w porownaniu do probek ze stopu tytanu.
Badane blaszki tytanowe, tacznie z tg bez modyfikacji majg
prawdopodobnie znacznie wigkszg twardos¢ i sprezystosc
w porownaniu do probek z Ti6Al4V. Dzigki temu no$nosc
tych probek jest znacznie wyzsza, ale po dopasowaniu
wspotpracujgcych powierzchni ich wspoétczynnik tarcia jest
duzy i wynosi ok. 0,6. Moze to by¢ wynikiem oddziatywania
materiatéw tytanu i stali w styku tarciowym, ale réwniez
moze by¢ spowodowane specyficznym uktadem wspotpracy.
Cienka naklejona blaszka, czesto lokalnie pofatdowana w
skoncentrowanym styku tribologicznym moze ulega¢ od-
ksztatceniu wokét pola kontaktu ze wzgledu na mniejszg
sztywnos$¢ kleju.

Warto$¢ wspotczynnika tarcia probek ze stopu tytanu
powolnie narasta wraz z kolejnymi cyklami, co jest zwigza-
ne ze wzrostem oporu jaki napotyka kulka ztobigca coraz
gtebszg bruzde. Okres dopasowania wspotpracujgcych
elementow jest bardzo krotki i dla Ti6AI4V-0 wynosi zaledwie
kilkadziesiat cykli, a dla Ti6Al4V-li Ti6Al4V-1V odpowiednio
ok. 100 i 200 cykli. Najmniejszy wspotczynnik tarcia ma
modyfikowany stop Ti6Al4V-l, a najwiekszy stop tytanu w
stanie wyjsciowym.

nowych oraz b) ze stopu tytanu.

cation: a) Titanium, b) Ti6AI4V.
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RYS. 11. Profil przekroju poprzecznego bruzdy dla
prébek tytanowych przed i po modyfikacji po tarciu
kulkg stalowa (6 mm) przy Fn=0,5 N; n=60 obr/min;
N=2500 cykli, R=3,5 mm.

FIG. 11. Cross-section of furrows at the titanium
samples before and after modification. The furrows
generated at friction with a steel ball (6 mm); Fn=0,5
N; n=60 cycles/min; N=2500 cycles, R=3,5 mm.

RYS. 10. Sredni wspétczynnik tarcia probek przed i po modyfikaciji: a) tyta-

FIG. 10. Average friction coefficient of the samples before and after modifi-

tained at constant
level. The shortest
rise-time, equal to
400 cycles, has
been observed for
Ti-0 sample. The
longest rise-time
has been measured for Ti-IV sample (1000 cycles). Such
behavior is related to the hardnesses of the samples and
may be evidence of matching of co-operating surfaces.
Longer time of stabilization may be connected with the
strengthening of the sample due to oxynitriding.

The friction coefficient of titanium samples equals 0,1 at
the beginning of test and it is much lower than the friction
coefficient of Ti alloy. Titanium sheets have probably higher
hardness and higher elasticity than Ti6AI4V samples. The
load capacity of Ti is better but with the matching of the
co-operating surfaces its friction coefficient increases up
to 0,6. It may be caused by a specific interaction between
steel ball and Ti or by a specific system of the co-operation.
Thin Ti sheet may be deformed in the vicinity of its contact
with the ball.

The values of friction coefficient of Ti6AI4V alloy slowly
increase at the following cycles, which is connected with
increasing resistance to the movement. The time needed
to match the co-operating surfaces is in the case of Ti6Al4V
alloy very short: from several dozen of the cycles for
Ti6AI4V-0 to 100 and 200 cycles for TiBAI4V-l and TiBAI4V-
IV respectively.

The furrow profiles after friction of Ti and Ti6AI4V are
shown in FIG. 11 and 12. The titanium samples have clearly
better wear resistance compared to the alloy samples (FIG.
13). A big difference is connected with higher stiffness and
hardness of the titanium sheet (achieved at rolling).
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RYS. 12. Profil przekroju poprzecznego bruzdy dla
probek ze stopu tytanu przed i po modyfikacji po
tarciu kulka stalowg (6 mm) przy Fn=0,25N; n=60
obr/min; N=2500 cykli, R=3,5 mm.

FIG. 12. Cross-section of furrows at the Ti6AI4V
alloy samples before and after modification. The
furrows generated at friction with a steel ball (6
mm); Fn=0,5 N; n=60 cycles/min; N=2500 cycles,
R=3,5 mm.
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Sredniej wielko$ci profile bruzdy po ===
tarciu dla prébek tytanowych przed-
stawiono na RYS. 11, a dla probek ze i
stopu tytanu na RYS. 12. Wskaznik | .
zuzycia badanych probek przedsta-

ST el =y

wiono na RYS. 13.

Prébki tytanowe majg wielokrot-
nie wigkszg odpornos¢ na zuzycie w
poroéwnaniu do probek ze stopu tytanu
pomimo zastosowania dwukrotnie
wiekszego obcigzenia kulki podczas
tarcia (RYS. 13). Tak duza réznica
W zuzyciu jest wynikiem prawdopo-
dobnie znacznie wigkszej sztywnosci "

Sl el = F i

e e W]
i per e

Ti=dF'. "EiLf TRETS

i twardosci blachy tytanowej, ktora
w procesie walcowania mogta ulec
umochieniu.

RYS. 13. Wskaznik zuzycia dla probek przed i po modyfikacji: a) tytanowych
oraz b) dla probek ze stopu tytanu.

FIG. 13. Wear index for Ti (a) and Ti6Al4V alloy (b) before and after modifi-

cation.

Whnioski

W procesie tlenoazotowania metodg RF CVD przy uzyciu
N,O juz w temperaturze pokojowej nastepuje zmiana sktadu
chemicznego powierzchni Ti i TiBAI4V. Stosunek ilosci azotu
do tlenu zalezy od ilosci wprowadzanego reagenta (N,O)
do reaktora i zalezy od rodzaju powierzchni.

Tlenoazotowane powierzchnie wykazujg wiekszg od-
pornos¢ na korozje lokalng w poroéwnaniu z powierzchnig
niemodyfikowang niezaleznie od rodzaju podtoza. Majg one
zaréwno na Ti jak i na Ti6Al4V charakter zaporowy, czyli
czynnikiem determinujgcym szybkosc¢ korozji jest stan po-
wierzchni. Sposrod badanych prébek najlepszg odpornosé
na korozje wykazuje stop z najwiekszg iloscig azotu na
powierzchni (seria 1V).

Zastosowana obrobka przez tlenoazotowanie w widocz-
ny sposob poprawia odpornos¢ na zuzycie stopu Ti6AI4V.
Najmniejszy wskaznik zuzycia 739,610° mm?®Nm oraz
wspotczynnik tarcia ma probka Ti6Al4V-IV. Natomiast, jak
wykazaty badania modyfikacja blachy tytanowej nieko-
rzystnie wptywa na jej zuzycie. Jednak uzyskane wyniki
obarczone mogg by¢ znacznym btedem pomiarowym spo-
wodowanym niekorzystng postacig prébki poddanej tarciu
w styku skoncentrowanym. Nalezatoby powtorzy¢ badania
tribologiczne dla prébek tytanowych ale o innej postaci.
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Conclusions

Itis shown in this work that oxynitriding of Ti and Ti6Al4V
may be performed with RFCVD at room temperature with
application of N,O. The amounts of the oxygen and nitrogen
incorporated into the surface zone depends on the N,O flow
and on the substrate type.

The oxynitrided materials exhibit better resistance to
the local corrosion compared with unmodified ones. The
formed layers have barrier character. Thus, the corrosion
rate depends on the surface properties. The best corrosion
resistance has the alloy sample with the layer of the highest
nitrogen concentration (series V).

The oxynitriding clearly increases wear resistance of
Ti6Al4V alloy. The lowest consumption index (739,610
mm?3/Nm) has been measured for Ti6AI4V-IV. The oxynitrid-
ing has adverse impact on Ti wear resistance. It is possible,
however, that the measured values are not reliable due to
the sample plate shape. For more data reliability the meas-
urements of tribological parameters should be repeated for
a the sample of some different shape.
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MODYFIKACJA POWIERZCHNI
POLIMEROW WARSTWAMI
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Streszczenie

Zastosowanie poliuretanu jako biomateriatu wyma-
ga, miedzy innymi, poprawy jego parametrow tribo-
logicznych. W tej pracy przedstawiamy wyniki badan
nad modyfikacjg powierzchni poliuretanu poprzez
wytworzenie na jego powierzchni warstw gradiento-
wych a-C:N:H/a-SiC,N,(H), o gradiencie stezenia Si w
kierunku od powierzchni rozdziatu warstwa — podfoze
do powierzchni zewnetrznej. Warstwy otrzymano z za-
stosowaniem metody chemicznego osadzania z fazy
gazowej ze wspomaganiem plazmy generowanej fala-
mi o czestosci radiowej (RFCVD, 13,56 MHz, 400 W).
Opracowano warunki formowania tego typu warstw i
pokazano, ze charakteryzuje je dobra adhezja do pod-
toza. Otrzymane warstwy poddano badaniom skfadu
chemicznego i budowy atomowej z zastosowaniem
technik FTIR i XPS. Oceny synergizmu wiasciwos$ci
w uktfadzie warstwa - podtoze dokonano na podstawie
pomiaréw chropowato$ci i wspofczynnika tarcia oraz
w badaniach odpornosci na zarysowanie. Wykazano,
ze zastosowanie warstw typu a-C:N:H/a-SiC,N,(H)
na podtozu poliuretanu daje dwukrotne obnizenie
wspofczynnika tarcia.

Stowa kluczowe: poliuretan, PACVD, gradientowe
warstwy a-C:N:H/a-SiC,N,(H), wtasciwosci tribolo-
giczne

[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 110-116]

Wprowadzenie

Polimery sg lekkimi, elastycznymi materiatami, a ich
wytwarzanie i formowanie jest stosunkowo tanie i nie-
skomplikowane [1]. Obecne sg praktycznie we wszystkich
dziedzinach naszego zycia, poczgwszy od opakowan i
butelek plastikowych, poprzez kosmetyki, materiaty wyko-
rzystywane w medycynie, farmacji, elektronice, przemysle
motoryzacyjnym az po materiaty konstrukcyjne stosowane
w budownictwie.

Szczegolnie wazng grupe materiatéw polimerowych sta-
nowig poliuretany (PUR), ktérych czgsteczki zbudowane sg
z segmentow sztywnych i segmentéw gietkich. Segmenty
sztywne nadajg czgsteczce wytrzymatos¢ mechaniczng
oraz duzy modut sprezystosci, natomiast segmenty gietkie
odpowiedzialne sg za elastycznos¢ i duze wydtuzenie
przy zrywaniu. Budowa segmentowa sprawia, ze wtasci-
wosci poliuretanu mozna ksztattowac¢ poprzez odpowiedni
dobdr udziatu w strukturze poszczegdlnych segmentow.

MODIFICATION OF POLYMER
SURFACE WITH GRADIENT
LAYERS DEPOSITED BY RFCVD

ANNA Matek™, Japwica KoNErFAL!, StanistawA KLUSKA?,
KATARZYNA TKACZ-SMIECH!, StAWOMIR ZIMOWSKI?

TAGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLty oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,

30 Mickiewicza AVE., 30-059 Cracow, PoLAND

2 AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLty oF MECHANICAL ENGINEERING AND RoBOTICS,
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Abstract

Application of polyurethane as a biomaterial requi-
res improving its tribological properties. This may be
done by employing surface engineering methods, in-
cluding layer technologies. It is shown in this work that
promising results may be achieved with application of
gradient a-C:N:H/a-SiC,N,(H) layers with Si-content
gradient directed from the substrate-layer interface
to the outer free surface. The layers were obtained
by plasma assisted chemical vapor deposition with
plasma generated by radio-frequency waves (RFCVD,
400 W, 13,56 MHz). Processing conditions ensuring
good adhesion of the layers to the substrate were
developed. Chemical composition and structure of
the obtained layers were analyzed by XPS and FTIR
techniques. The synergic interaction between the
layer and the substrate was evaluated in the measu-
rements of roughness, friction coefficient and wear
resistance. It has been shown that friction coefficient
of polyurethane with the a-C:N:H/a-SiC,N,(H) layer is
two times lower than the coefficient of the unmodified
Substrate.

Keywords: polyurethane, PACVD, gradient a-C:N:
H/a-SiC,N,(H) layers, tribological properties

[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 110-116]

Introduction

Polymers are lightweight and flexible materials. Their
production is simple and relatively inexpensive [1]. All these
make that polymers are present in all areas of our lives, from
plastic bottles and packaging, through cosmetics and materi-
als used in medicine, pharmacy, electronics and automotive
industry to construction materials for architecture.

A group of polymers of special interest includes a family
of polyurethanes (PUR). Their special properties take the
source in segment structure. PUR molecules consist of rigid
and flexible segments. Rigid segments ensure mechanical
strength and high elasticity modulus, while the flexible seg-
ments are responsible for the softness, flexibility and high
ultimate elongation. Thanks to this structure, the properties
of polyurethane can be shaped by changing the ratio of rigid
and flexible segments. Hereby polyurethane becomes an
all-purpose material [2,3]. In the case of the polyurethanes
for applications as biomaterials, including applications in
contact with blood, it is necessary to increase their me-
chanical wear resistance and a resistance to chemical and
biological corrosion [4].
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Tym samym poliuretan ma charakter tworzywa uniwersalne-
go, wykazujgcego wiasciwosci kwalifikujgce go do bardzo
zréznicowanych zastosowan [2,3]. W przypadku poliuretanu
do zastosowan w roli biomateriatu, w tym do zastosowan
w kontakcie z krwig, konieczne jest jednak zwigekszenie
jego odpornosci na zuzycie mechaniczne oraz odpornosci
na korozje chemiczng i biologiczng [4]. Poniewaz zuzycie
materiatu nastepuje od jego powierzchni, to uzasadnio-
ne jest modyfikowanie wtasciwosci poliuretanu poprzez
osadzanie na jego powierzchni warstw o odpowiednio
dobranym sktadzie chemicznym i budowie. Problemem
natury technologicznej pozostaje opracowanie warunkéw
formowania warstwy. W przypadku warstw na polimerach,
kluczowe znaczenie ma zapewnienie dobrej adhezji war-
stwy do podioza, bez koniecznosci stosowania wysokich
temperatur. Takie mozliwosci daje metoda chemicznego
osadzania z fazy gazowej w rozwigzaniu wspomaganym
plazma niskotemperaturowg (PACVD — Plasma Assisted
Chemical Vapor Deposition). Wzrost adhezji warstwy do
podtoza uzyskuje sie poprzez odpowiednie przygotowanie
jego powierzchni, na drodze trawienia jonowego w atmo-
sferze plazmy. Osadzanie warstw nawet trudnotopliwych
zwigzkdow mozna prowadzi¢ w temperaturze pokojowe;j i
nieco wyzszych [5].

W przypadku warstw dla medycyny istotne jest odpo-
wiednie zaprojektowanie sktadu chemicznego warstwy.
Jak do tej pory, najwiecej uwagi poswiecono badaniom
wiasciwosci warstw weglowych, czesto dotowanych in-
nymi pierwiastkami, np. azotem. W literaturze przedmiotu
zwraca sie uwage na ich dobre witasciwosci tribologiczne i
wysokg biozgodnos$¢ [6-8]. Badania nad réznymi sposobami
modyfikacji powierzchni biomateriatow prowadzone sg w
laboratoriach badawczych na catym swiecie. Wykazano,
miedzy innymi, ze amorficzne warstwy, zawierajgce w
swym skfadzie wegiel, azot, krzem oraz wodoér, osadzone
na tytanie, majg lepszg biozgodnos$c¢ i wyzszg odpornosc na
zuzycie w poréwnaniu z warstwami weglowymi [9]. Kierujgc
sie tymi przestankami, podjeto badania nad otrzymywaniem
tego typu warstw na podtozu poliuretanowym.

W tej pracy przedstawiamy wyniki badan nad modyfika-
cjg powierzchni poliuretanu poprzez wytworzenie na jego
powierzchni warstw gradientowych a-C:N:H/a-SiC,N,(H), o
gradiencie stezenia Si w kierunku od powierzchni rozdziatu
warstwa — podtoze do powierzchni zewnetrzne;j.

Materiaty i metodyka badan

Warstwy typu a-C:N:H/a-SiC,N,(H) otrzymano w uktadzie
RFCVD z wykorzystaniem plazmy generowanej falami o
czestosci radiowej (Radio Frequency Chemical Vapour
Deposition, 13,56 MHz, 400 W). Zastosowano dwa rodzaje
podtozy: poliuretan (PUR) i monokrystaliczny krzem (001)Si
— na potrzeby badan strukturalnych. Przed procesem osa-
dzania podtoza wstepnie oczyszczono, poprzez przemycie
alkoholem izopropylowym i nastepnie poddano trawieniu
w plazmie argonowej przez okres 10 minut, przy cisnieniu
0,4 Tr i mocy generatora plazmy RF rownej 8 W. Ten etap
technologii ma kluczowe znaczenie dla uzyskania wysokiej
adhezji warstwy do podtoza. Pozwala on wytworzy¢ na
powierzchni substratu niewysycone wigzania (tak zwane
wigzania wiszace) - ,gotowe” do utworzenia nowych wig-
zan z atomami tworzacymi warstwe. Osadzanie warstwy
prowadzono z zastosowaniem mieszaniny gazowych
prekursorow wegla, azotu i krzemu, odpowiednio: CH,, N,,
SiH,, w obecnosci argonu w roli gazu nosnego. Proporcje
poszczegdlnych sktadnikéw mieszaniny gazowej zmieniano
in situ. W miare postepu procesu stopniowo zwiekszano
stezenie silanu. W ten sposob, w pierwszym etapie procesu
wytworzona zostata warstwa a-C:N:H, charakteryzujaca sie

Due to the fact that material consumption is progressing
from the surface it is reasonable to modify PUR properties
with surface engineering techniques, for example through
depositing a layer of tailored chemical composition and
structure. A problem of technological nature is to develop
conditions appropriate to deposit a layer on polymeric
substrate. It is of crucial meaning to obtain a well adhesive
layer at relatively low temperatures. Such possibilities are
provided by plasma assisted chemical vapour deposition
(PACVD). An increase of the adhesion of the layer to the
substrate may be achieved thanks to proper preparation
of the substrate surface by ion etching at low temperature
plasma conditions. Application of PACVD technology allows
formation of the layers, including refractory ones, at low
temperatures, starting from room temperature [5].

In the case of layers for medical applications it is essential
to design their chemical composition. Up to now, much atten-
tion has been paid to carbon layers, often doped with various
elements (for example nitrogen or silicon). The obtained
result prove their good tribological properties and high bio-
compatibility [6-8]. The research concerning the layers con-
taining various elements is conducted in many laboratories
all over the world. It has been shown that amorphous layers,
containing carbon, nitrogen, silicon and hydrogen, deposited
on titanium, have wear resistance increased in comparison
with carbon layers [9]. These premises have prompted the
authors of this work to undertake the studies on technology
of the similar layers on polyurethane substrate.

The reported results concern modification of PUR surface
via forming gradient a-C:N:H/a-SiC,N,(H) layers with Si-
content gradient directed from the substrate-layer interface
to the outer free surface.

Materials and methods

a-C:N:H/a-SiC,N,(H) layers were formed with RFCVD
technique (Radio Frequency Chemical Vapor Deposition,
13,56 MHz, 400 W). Two types of the substrates were used:
polyurethane (PUR) and monocrystalline silicon (001) Si - for
structural studies. Before proper deposition, the substrates
were pre-cleaned with isopropyl alcohol. Then they were
subjected to argon plasma etching for 10 minutes, under the
pressure of 0,4 Tr and RF power equal to 8 W. This stage
of the technology is crucial for achieving high adhesion of
the layer to the substrate. It allows formatting unsaturated
hanging bonds at the surface, which are “ready” to create
new bonds with the particles (atoms, ions and radicals) from
the gas phase.

The layers were deposited with application of a mixture of
gaseous precursors of carbon, nitrogen and silicon, i.e. CH,,
N,, SiH, diluted in inert argon. The composition of the gas
mixture was changed in situ. In the course of the process,
the content of silane was increased. So, in the first stage
of the processing the a-C:N:H layer with good adhesion to
PUR was fabricated. In parallel to the growth of the layer
its chemical composition was enriched in silicon. A gradient
of Si-concentration perpendicular to the substrate surface
was achieved.

Two series of the layers were deposited for two various
processing times: 30 and 45 minutes respectively. The layers
were deposited at room temperature, under the pressure in
the reactor chamber equal to 0,4 Tr and with application of
the plasma generated by 80 W.

The atomic structure of the layers was analyzed with the
help of FTIR transmission spectra registered in the range
from 400 cm-1 to 4000 cm™'. The measurements were made
with Bio-Rad FTS 60V spectrophotometer, resolution 4cm-.
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dobrg adhezjg do PUR. Sktad chemiczny warstwy, wraz ze
wzrostem jej grubosci, byt wzbogacany w krzem. Uzyska-
no gradient stezenia pierwiastkow w warstwie w kierunku
prostopadtym do powierzchni podfoza.

Otrzymano dwie serie warstw, dla dwoch réznych czasow
depozyciji: odpowiednio 30 i 45 minut. Warstwy osadzano w
temperaturze pokojowej, przy catkowitym cisnieniu gazéw w
komorze réwnym 0,4 Tr i mocy generatora plazmy 80 W.

Dla okreslenia struktury atomowej otrzymanych warstw,
wykorzystano transmisyjne widma FTIR, zarejestrowane w
obszarze 400-4000 cm dla prébek na podtozach (001) Si .
Pomiary zostaty wykonane przy pomocy spektrofotometru
Bio-Rad FTS 60V o rozdzielczosci 4cm.

Skfad pierwiastkowy zewnetrznej powierzchni otrzymanej
warstwy okreslono z wykorzystaniem metody spektroskopii
fotoelektronow XPS, przy uzyciu lampy rentgenowskiej z
anodg glinowg o energii promieniowania charakterystycz-
nego Al Ka réwnej 1486,6 eV.

Oceny efektow modyfikacji powierzchni PUR dokonano
w pomiarach parametréw chropowatosci (profilometr T 500
Hommelwerke) oraz w badaniach odpornosci na zaryso-
wanie i pomiarach wspoétczynnika tarcia, wykonanych przy
pomocy aparatu Micro—-Combi-Tester, CSEM.

Sktad chemiczny i budowa warstw

Na RYS. 1 przedstawiono widmo transmisyjne FTIR dla
probki (001)Si z warstwg a-C:N:H/a-SiC,N,(H), osadzong
w czasie 45 minut (w widmach warstw osadzonych na
poditozu PUR dominujg pasma pochodzace od drgan w
ugrupowaniach atomoéw z podtoza, co powoduje trudnosci
z ich interpretacjg). Widmo dla prébki o czasie depozycji
30 minut rozni sie jedynie intensywnoscig poszczegolnych
pasm. Relatywnie stabe pasma absorpcji zarejestrowane
przy 758 cm™ i 960 cm™', odpowiadajg drganiom rozcigga-
jacym dla wigzan Si—-C oraz Si—-N. Wtasnie obecnosc tych
dwodch typow wigzan ma istotny wptyw na wiasciwosci
warstwy. Absorpcja promieniowania przy okoto 626 cm-
oraz 2185 cm™ wigze sie z drganiami deformacyjnymi i
rozciggajgcymi terminalnych wigzan Si-H. Pewien przyczy-
nek do absorpcji przy okoto 2200 cm™" moze pochodzi¢ od
drgan potréjnych wigzan C=C. Stosunkowo szerokie pasmo
absorpcji w zakresie energii 1550-1700 cm™ mozna przypi-
sac do drgan wigzan podwaojnych C=C, C=N w tancuchach
i pierscieniach. Z kolei, pasmo w obszarze 2800-3000 cm™'!
jest pasmem typowym dla uwodornionego wegla, powstatym
na skutek naktadania sie¢ 3 pasm charakterystycznych dla
drgan C-H w grupach: =CH (2877 cm), =CH, (2935 cm™")
i — CH,; (2962 cm™). Rozmyte pasmo absorpcji w obszarze
3200-3550 cm' $wiadczy o aktywnosci rozciggajacych
drgan —O—-H i —N-H (w ugrupowaniach —NH,, —-C—NH, i
—C=NH) oraz o obecnosci mostkdw wodorowych pomiedzy
atomami azotu (—N—H---N-). Intensywne pasmo absorpciji,
obserwowane przy 1100 cm-', przypisywane jest do rozcia-
gajagcych drgan Si—O [10-13].

Wyniki analizy XPS, przeprowadzonej dla warstw osa-
dzonych na (001)Siina PUR, zamieszczono w TABELACH
1i 2. Pomiary wykonano wytgcznie z warstwy wierzchniej
do gtebokosci okoto 5 nm. W badaniach wykazano obecnosé
krzemu, wegla i azotu a takze tlenu, zaadsorbowanego z
atmosfery. Potwierdzono réwniez obecnos¢ grup OH zwia-
zanych z weglem. Obecno$c tlenu jest charakterystyczna
przypadku warstw amorficznych. Stwierdzono przy tym, ze
ilos¢ tlenu oznaczona na powierzchni warstwy wytworzonej
na krzemie jest okoto dwa razy wieksza niz w przypadku
warstwy na PUR. Biorgc pod uwage, ze obydwie probki
otrzymywane byty w tym samym procesie RFCVD, fakt
ten pozostaje w sprzecznosci z oczekiwaniami i wymaga
wyjasnienia w dalszych badaniach.

Adetailed analysis of the chemical composition of the outer
zone of the layer was determined by XPS photoelectron
spectroscopy, using X-ray tube with a aluminum anode of the
characteristic radiation energy Al Ka equal to 1486,6 eV.

Effects of PUR-surface modification were examined
in the measurements of roughness coefficients (T 500
Hommelwerke profilometer) and in the studies of scratch
resistance and friction coefficient, measured with Micro-
Combi-Tester, CSEM.

Chemical composition and atomic
structure

FIG. 1 shows FTIR transmission spectrum of a-C:N:H / a-
SiC,N,:(H) layer eposited on (001) Si for 45 minutes. The
spectrum registered for the layer deposited for 30 minutes
exhibits only quantitative differences concerning intensities
of the respective bands. The spectra of the layers deposited
on PUR are dominated by the bands assigned to the atomic
groups of the polymeric substrate. Consequently, there are
some difficulties with precise interpretation of these specitra.

Relatively weak absorption bands at 758 cm™' and 960
cm correspond to stretching vibrations of Si-C and Si—N
bonds. The presence of these two bonds have a significant
influence on the properties of the obtained layers.

The absorption at about 626 cm™ and 2185 cm™' is
associated with deformation and stretching vibrations of
terminal Si-H bonds. Some contribution to the absorption at
2200 cm™' may come from the vibration of triple C=C bonds.
Relatively broad band within 1550-1700 cm™ may be as-
signed to double C=C, C=N bonds in chains and rings. The
absorption band within 2800-3000 cm™' is characteristic for
hydrogenated carbon. It may be considered as an effect of
overlapping of three bands assigned to C-H vibrations in
the following groups: =CH (2877 cm™), =CH, (2935 cm™) i
— CH, (2962 cm'). The broad band located between 3200
and 3550 cm confirms an activity of stretching vibrations
of O-H and —N-H bonds (in —-NH,, —-C—NH, and —C=NH).
It also demonstrates a presence of hydrogen bridges be-
tween nitrogen atoms (-N-H---N-). Strong band at about
1100cm-1 is assigned to the stretching vibrations of Si-O
bonds [10-13].
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RYS. 1. Widmo FTIR warstwy a-C:N:H /a-SiC,N,(H)
na podtozu (001)Si (czas osadzania 45 minut), zare-
jestrowane przy pomocy spektrofotometru FTS-60
Bio-Rad, rozdzielczos¢ 4 cm.

FIG. 1. FTIR spectrum of a-C:N:H /a-SiC,N (H) layer
on (001)Si registered with FTS-60 Bio-Rad spec-
trophotometer, 4 cm resolution.
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TABELA 1. Analiza widma XPS z powierzchni
warstwy a-C:N:H / a-SiC,N,(H) na podtozu (001)Si.
Przypisanie energii wedtug [14,15].

TABLE 1. Analysis of XPS spectrum for the surface
of a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layer on (001)Si. Assign-
ment according to [14,15].

TABELA 2. Analiza widma XPS z powierzchni
warstwy a-C:N:H / a-SiC,N (H) na podtozu PUR.
Przypisanie energii wedtug [14,15].

TABLE 2. Analysis of XPS spectrum for the surface
of a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layer on PUR. Assignment
according to [14,15].

Linia R Ugrupowanie Linia/ Energia Ugrupowanie
Line ECIE} Grouping Line Energy Grouping
[eV] [eV]
284,6 Cager C-O— 29,4 284,6 C.gs, -C-O- 53,6
5L C5L ©— c -
1(; 285.8 Conors CCI-_i,,\I(ID_| H, C—N, 11,8 |46,6 1s 286,3 -C-0-,-C=0, -C-OH 12,8 | 68,3
: 288,0 -C-N, -C=0 1,9
287,3 -C-0-, -C=0-,-0O-C-0O- 54
: 530,3 SiO, 2,5
530.6 SiO; 6.3 1°S 531,6 | 0=C-, N-C-O, OH-,N-O | 9,0 | 16,0
105 531,7 | N-C-O, OH-, O-Si, O=C | 23,6 |33,5 533,0 -C-OH, C=0, -C-0-C- | 4,5
5331 -C-OH, -C-O-C-, O=C- 3,6 1NS 398,9 | -NH, -NH,, -C=NH, Si-N | 11,1 | 11,1
o Si . .
397,5 N-Si (SizN,) 23 2p3/2 102,6 SiO,, SiOH, 45 | 45
N | 3986 N-Si (SizN,) 4,7 " The results of XPS analysis made for layers deposited
1s 399,8 | -NH,-NH,, -N-C-O,N-O | 3.2 ’ on (001) Si and PUR are given in TABLES 1 and 2 [14,13].
The measurements were performed only from the surface
400,9 N-O, -N-H, 1,2 zone of the deposited layer - to a depth of about 5 nm. The
- results confirm a presence of silicon, carbon and nitrogen as
Si 102,7 Sio, 83 86 well as oxygen absorbed from the atmosphere. A presence
2p3/2 990 Si 03 ’ of OH groups has been also detected. Both are characteristic
’ i for amorphous layers. It was found that the oxygen content

W obszarze obydwu analizowanych warstw wierzchnich
stwierdzono obecno$¢ azotu, zwigzanego z krzemem i
weglem oraz obecnos¢ grup typu —NH, —NH,. llo$¢ azotu
jest w obydwu prébkach poréwnywalna i wynosi okoto 11%
atomowych. Krzem identyfikowany byt w otoczeniu tlenu i w
postaci krzemu metalicznego. Jest go wiecej w przypadku
warstwy osadzonej na (001) Si. Na powierzchni zadnej z
probek nie oznaczono grup Si—C, ktérych obecnos¢ po-
twierdzono wczesniej w badaniach widma FTIR (absorpcja
przy okoto 760 cm™'). Prawdopodobnie linia odpowiadajgca

in the layer on Si is about twice higher than in the case of
the layer on PUR. Taking into account that the two samples
were obtained at the same time, in one processing, this
fact seems somewhat surprising and needs explanation in
further studies.

Nitrogen occurring in the analyzed surface zones (of both
samples) is bonded to silicon, carbon and hydrogen (in —NH,
—NH, groups). The nitrogen content in both samples is at
the same level and equals about 11 at.%. The silicon was
detected as the one surrounded by oxygen and in the me-
tallic form. There is more silicon in

temu ugrupowaniu zawarta jest
w widmie o ztozonej obwiedni,
identyfikowanym jako SiO,.
Bardziej szczegoétowa inter-
pretacja wymaga roztozenia
tego pasma na odpowiednie
sktadowe.

Wiasciwosci

Chropowatos$¢ powierzchni
stanowi wazny parametr tribo-
logiczny, decydujgcy o wspot-
czynniku tarcia i odpornosci na
zuzycie materiatu. Im bardziej
chropowata powierzchnia, tym
wiekszy jest jej wspodtczyn-
nik tarcia i mniejsza odpor-
nos¢ zuzycie. W przypadku
biomateriatéw polimerowych
korzystne jest uzyskanie jak
najnizszego wspotczynnika
tarcia i maksymalnie wysokiej
odpornosci na zuzycie. Bedzie
to mozliwe, jesli modyfikacja
powierzchni nie zwiekszy jej
chropowatosci.
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RYS. 2. Wartos¢ sredniej arytmetycznej poziomu
chropowatosci (R,) dla powierzchni PUR i (001) Si:
niemodyfikowanych, poddanych trawieniu jonowe-
mu oraz prébek z warstwami a-C:N:H / a-SiC,N,(H),
osadzanymi przez 30 i 45 minut.

FIG. 2. Arithmetic average of roughness profile
(R,) measured for PUR and (001)Si: before modifi-
cation, after ion etching and for the samples with
a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layers deposited for 30 and
45 minutes.

the layer on Si than in the layer on
PUR. XPS measurements have not
confirmed a presence of Si-C bond,
earlier identified in FTIR spectrum
(absorption at about 760 cm™'). The
line related to this group is probably
hidden within the spectrum of com-
plex envelope assigned to SiO..
A detailed interpretation needs a
decomposition of this band.

Properties

Surface roughness is an impor-
tant tribological parameter which
has an impact on friction coefficient
and wear resistance of the material;
the more rough surface the higher
friction coefficient and lower wear
resistance. In the case of polymeric
biomaterials it is advantageous to
reduce friction and to increase their
wear resistance. It will be possible
if surface modification does not
increase its roughness.
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TABELA 3. Parametry chropowatosci PUR i (001) Si: niemodyfikowanych, poddanych trawieniu jonowemu i
podlozy z warstwami a-C:N:H / a-SiC,Ny(H), osadzanymi przez 30 i 45 minut.

TABLE 3. Roughness parameters measured for PUR and (001) Si: unmodified, subjected to ion etching and for
the samples with a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layers deposited for 30 and 45 minutes.

Probka/Sample

Parametr/
Parameter

R 0,01 0,01 0,01 0,015 0,24 0,32 0,25 0,26

a +0,00 +0,00 +0,00 +0,005 +0,008 +0,07 +0,04 +0,02

R 0,125 0,123 0,125 0,175 3,40 3,41 3,09 3,12

z +0,005 +0,005 +0,005 +0,025 0,29 +0,90 +0,57 +0,38

R 0,27 0,26 0,28 0,43 11,93 6,53 8,84 6,59

{ +0,02 +0,02 +0,01 +0,05 +3,41 +2,37 +4,65 +0,99

Sis., PUR,, — krzemowe i poliuretanowe niemodyfikowane podtoze wyjsciowe /

silicon and polyurethane substrates before modification (raw substrate)

Si,,, PUR, — krzemowe i poliuretanowe podtoze poddane trawieniu jonowemu /

silicon and polyurethane substrates subjected to ion etching

Siy, PUR,, — krzemowe i poliuretanowe podioze z warstwg osadzong w czasie 30 minut /
silicon and polyurethane substrates with the layer deposited for 30 minutes

Sis, PUR,; — krzemowe i poliuretanowe podtoze z warstwg osadzong w czasie 45 minut /
silicon and polyurethane substrates with the layer deposited for 45 minutes

W przeprowadzonych badaniach chropowatosci wyzna-
czono: $rednig arytmetyczng poziomu chropowatosci (R,),
maksymalng wysokos$¢ pomiedzy najwyzszym szczytem a
najnizsza doling (R,) oraz arytmetyczng $rednig wysokosci
pieciu najwyzszych wzniesien i pieciu najnizszych wgtebien
profilu chropowatosci (R,). Pomiary przeprowadzono dla
wyjsciowych podtozy, dla podtozy poddanych trawieniu w
plazmie argonowej oraz dla Si i PUR z warstwami osadza-
nymi w procesach trwajgcych 30 i 45 minut.

Na RYS. 2 przedstawiono zmiany R, - najwazniejszego z
parametrow, charakteryzujgcych chropowatos$¢ powierzchni.
Whyniki potwierdzajg, ze trawienie jonowe poliuretanu wyraz-
nie zwieksza jego chropowatos¢. Proces osadzania warstw
prowadzi do ponownego wygtadzenia powierzchni, przy
czym jest ono wigksze w przypadku warstw otrzymywanych
w czasie 30 minut. Wydtuzenie procesu o dalsze 15 minut
powoduje niewielki wzrost R,. W przypadku podtoza (001)Si,
nie stwierdzono obnizenia chropowatosci w trawieniu. Nie
zarejestrowano réwniez zmiany chropowatosci Si z warstwg
osadzong w czasie 30 minut. Potwierdzono jednak, ze wy-
dtuzenie procesu depozycji warstwy podnosi chropowatosé
wytworzonej powierzchni. Zmiany pozostatych parametrow
chropowatosci (to jest R, i R,) korelujg ze zmianami R,
— TABELA 3. Wyjatek stanowi wartos¢ R,, zmierzona dla
PUR i PUR z warstwa.

In the present studies of surface roughness the follow-
ing parameters were measured: arithmetic average of the
roughness profile (R,), maximal difference between the
highest peak and lowest valley (R,) and average height
of the roughness profile (R,) determined from five highest
peaks and five lowest valleys. The measurements were
performed for unmodified PUR and Si substrates and
compared with the results for the substrates subjected to
ion etching and the substrates with the layers deposited
for 30 and 45 minutes.

The obtained results are presented in FIG. 2 and TABLE 3.
FIG. 2 shows the values of roughness profile average (R,) for
various surfaces. The results confirm that ion etching of PUR
increases its surface roughness but the layer depositing
smoothes the surface again. Better smoothing is achieved
with the layer deposited for 30 minutes. Prolongation of the
processing by further 15 minutes leads to small increase
of R,. In the case of silicon substrate no changes of rough-
ness were observed after ion etching. Similarly, the layer
deposited for 30 minutes does not change the roughness
parameters. It has been confirmed, however, that prolonga-
tion of the processing increases the roughness. The changes
of the other roughness parameters, i.e. R,and R, correlate
with R, — TABLE 3. The exception is R, measured for PUR
and PUR with the layer.

RYS. 3. Obrazy toru zarysowania warstwy a-C:N:H /a-SiC,N (H) na podtozu PUR (czas depozycji 45 minut):
a) pekniecia przy obcigzeniu 0,15 N (powiekszenie 200 razy); b) pekniecia kohezyjne (powiekszenie 500 razy);
c) kruszenie powtoki przy obciazeniu 0,7 N (powiekszenie 500 razy).

FIG. 3. Scratch track of a-C:N:H /a-SiC,N,(H) layer deposited on PUR substrate (45 minutes): a) cracks under the
load of 0,15 N (zoom 200 x); b) cohesive cracks (zoom 500 x); c) layer crushing under the load of 0,7 N (zoom 500 x).
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Oprécz pomiaréw parametréw chropowatosci wykonano
badania odpornosci na zarysowanie oraz pomiary wspot-
czynnika tarcia dla niemodyfikowanego podtoza PUR oraz
PUR z warstwg a-C:N:H/ a-SiC,N,(H) o czasie depozycji 45
minut. Z uwagi na to, ze otrzymanie warstwy o dobrej adhezji
do podtoza polimerowego (podatnego na odksztatcenie
cieplne) jest zasadniczym problemem technologicznym,
zwrocono szczegolng uwage na ten aspekt badan. Test
zarysowania wykonano stosujgc wgtebnik diamentowy Ro-
ckwella C, o promieniu zaokraglenia 200 pm, przy liniowo
narastajgcym obcigzeniu od 0,03 N do 1 N. Przyjeto dtugosé
zarysowania réowng 5 mm, predkos$¢ przesuwu wgtebnika
wynosita 5 mm/min.

Pierwsze peknigcia warstwy a-C:N:H / a-SiC,N,(H) ob-
serwowano przy obcigzeniu 0,15 N, ktéremu odpowiada
gtebokos¢ penetracji wgtebnika na poziomie okoto 35 pym
(RYS. 3a). Wzrost obcigzenia spowodowat znaczgce na-
silenie pekania. Przy obcigzeniu 0,7 - 0,8 N (gtebokosc¢
penetracji okoto 100 um) obserwowano kruszenie warstwy,
ktoremu towarzyszyto usuwanie jej waskich obszaréow z
podtoza (RYS. 3c). Te niewielkie delaminacje wystepuja
wokoét powstatych peknie¢ kohezyjnych (RYS. 3b). Az
do maksymalnego obcigzenia 1 N, nie zaobserwowano
delaminacji wiekszych obszaréw warstwy. Obserwowane
deformacje byty rzedu 110-120 um, co $wiadczy o dobrej
adhezji warstwy do podtoza.

W pomiarach wspotczynnika tarcia stwierdzono, ze za-
stosowanie warstwy a-C:N:H/a-SiC,N,(H) na podtozu PUR
wyraznie obnizyto opory ruchu. Wspétczynnik tarcia maleje
od 0,8 dla niemodyfikowanego podioza PUR do 0,3-0,4 dla
synergicznego uktadu PUR z warstwag.

Whnioski

Opracowano warunki modyfikacji powierzchni poliuretanu
poprzez stosowanie warstw wegloazotku krzemu, osadza-
nych w uktadzie PACVD (metoda RFCVD). Pokazano, ze
szczegolnie dobrg adhezje warstwy do podtoza uzyskacé
mozna poprzez stosowanie warstw gradientowych, typu
a-C:N:H / a-SiC,N,(H), formowanych w plazmie, wzboga-
canej w silan w czasie trwania procesu. Adhezje podnosi
wstepne trawienie jonowe powierzchni podtoza. Pokazano,
ze proces trawienia zwieksza chropowato$¢ modyfikowane;j
powierzchni PUR. Ponowne wygtadzenie powierzchni uzy-
skuje sie dla podtoza z warstwg. Chropowato$¢ powierzchni
modyfikowanych warstwami jest na tym samym poziomie
co chropowatos¢ powierzchni wyjsciowych — przed trawie-
niem.

Sktad chemiczny otrzymanych warstw okreslono w ba-
daniach z uzyciem technik XPS i FTIR. Potwierdzono, ze
zawierajg one krzem, wegiel, azot oraz woddr, a w obszarze
przy zewnetrznej powierzchni, rowniez tlen zaabsorbowany
z atmosfery.

Najwazniejszym rezultatem przeprowadzonych badan
jest potwierdzenie, ze warstwa a-C:N:H / a-SiC,N,(H),
osadzona w warunkach RFCVD na poliuretanie wykazuje
dobrg adhezje do podtoza i okoto dwukrotnie obniza opory
ruchu w warunkach pomiaru metodg scratch testu.

Podziekowanie

Badania zrealizowane w ramach projektu MNiSW N
N507 3322 33.

In addition to the roughness profile measurements,
scratch resistance and friction coefficient were studied.
The studies were performed for unmodified polyurethane
and polyurethane with the a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layer de-
posited for 45 minutes. Due to the fact that to obtain a layer
of good adhesion to the polymer (which is susceptible to
thermal deformation) is an essential technological problem,
a special attention of the present studies has been paid to
this issue. Scratch test was performed using Rockwell C
diamond indenter, of the radius equal to 200 ym, under the
load linearly increasing from 0,03 N to 1 N. Scratch length
was 5 mm, indenter displacement speed was 5 mm/min.

First cracks of a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layer were ob-
served under the load of 0,15 N, which corresponded to
the indenter penetration depth about 35 um (FIG. 3a). The
increase of the load caused a significant strengthening of
the cracking process. Crushing of the layer was observed
under the load 0,7-0,8 N (with the penetration depth about
100 um). It was accompanied by delaminating of narrow
layer areas the from substrate (FIG. 3c). These small dela-
minating areas were observed in the vicinity of cohesive
cracks (FIG. 3b). There were no large deformations up to
maximal applied load of 1 N. The measured deformations
were of the range 110—-120 um which verified good adhesion
the layer to substrate.

The results of friction coefficient measurements confirm
that application of a-C:N:H / a-SiC,N,(H) on PUR reduces
resistance to motion. The friction coefficient decreases from
0,8 for unmodified PUR to 0,3-0,4 for synergic PUR-layer
system.

Conclusions

The processing conditions of modification of polyurethane
surface with carbide-nitride silicon layers deposited in
PACVD system are elaborated (RFCVD technique). It is
shown that specially good adhesion of the layer to the sub-
strate may be achieved with application of gradient a-C:N:H
/ a-SiC,N,(H) layer deposited from plasma enriched in silane
during processing. The adhesion may be also increased
by ion etching. The ion etching increases roughness of the
modified PUR surface. Smoothing of the surface is restored
via layer deposition. The roughness of the substrate with the
layer is at the same level as the roughness of the unmodified
substrate — before ion etching.

The chemical composition of the deposited layers was
examined with XPS and FTIR techniques. The presence of
silicon, carbon, nitrogen, hydrogen and oxygen absorbed
from the atmosphere was confirmed.

The most important results of the reported studies
include confirmation that the a-C:N:H / a-SiC,N,(H) layer
deposited on PUR in RFCVD system exhibits good adhe-
sion to the substrate and reduces the friction coefficient of
the two times.
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Streszczenie

W celu optymalizacji leczenia schizofrenii propono-
wanych jest wiele rozwigzan. Do jednego z nich nalezy
zastosowanie biodegradowalnych, implantowanych
systemow uwalniajgcych leki. W niniejszej pracy ba-
dano za pomocg mikroskopii sit atomowych zmiany
powierzchni matryc otrzymanych z poli(L-laktydo-ko-
glikolidu) (PLAGA) i rysperydonu przed i po dwéch
tygodniach degradacji. Analizowano takze wptyw de-
gradacji na zmiany ubytku masy matryc polimerowych.
Wyniki wskazujg na duze mozliwo$ci matryc PLAGA
do inkorporowania i putapkowania rysperydonu. Po
dwaéch tygodniach stwierdzono stabilno$¢ matryc (nie
ulegty one gwattownej i niekontrolowanej degradacji).
Matryce otrzymane z PLAGA posiadajg wiasciwosci
powierzchniowe odpowiednie dla zastosowania jako
biodegradowalne systemy o kontrolowanym uwalnia-
niu rysperydonu.

Stowa kluczowe: rysperydon, nosniki lekéw, matryce
polimerowe, degradacja, poli(L-laktyd-ko-glikolid),
mikroskopia sit atomowych

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 117-120]

Wprowadzenie

Obecnie, w celu optymalizacji leczenia schizofrenii pro-
ponowanych jest wiele rozwigzan. Do jednego z nich nalezy
zastosowanie implantowanych systemow kontrolowanego
uwalniania i innych postaci leku o przedtuzonym dziataniu
[1-3]. W wiekszosci przypadkow role nosnikéw lekow petnig
biozgodne i biodegradowalne polimery [4,5]. Kopolimery
laktydu i glikolidu to jedne z najczesciej proponowanych
materiatéw do produkcji nowych postaci lekow, w systemach
uwalniajgcych réoznorodne substancje [6-8].

Obecnie dostepna jest tylko jedna komercyjna postaé
leku zawierajgca rysperydon, uzyskana w oparciu o biode-
gradowalne polimery. Substancja lecznicza enkapsulowana
w mikrosferach otrzymanych z poli(L-laktydo-ko-glikolidu)
(PLAGA) podawana jest w formie iniekcji. Jednakze, im-
plantowane matryce takze mogg stanowi¢ interesujgce roz-
wigzanie ze wzgledu na zapewnienie dtuzszego uwalniania
leku niz mikrosfery.

W niniejszej pracy podjeto prébe okreslenia przydatnosci
matryc otrzymanych z PLAGA 85:15 w uwalnianiu ryspe-
rydonu poprzez analize réznic morfologicznych i morfo-
metrycznych ich powierzchni, takze ubytku masy podczas
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Abstract

Various solutions are proposed to optimize the the-
rapy of schizophrenia. One of them is the application
of biodegradable implantable drug delivery systems.
In this work, surface changes of matrices composed of
poly(L-lactide-co-glycolide) (PLAGA) and risperidone
before and after two weeks of degradation were de-
termined by atomic force microscopy. The influence
of degradation on weight loss of matrices was also
observed. The results suggest that PLAGA matrices
present great potential for incorporation and trapping
of risperidone. After two weeks of the studies, the
matrices were stable and were not subjected to rapid
and uncontrolled degradation. PLAGA matrices have
surface properties useful for designing of biodegradab-
le system of controlled risperidone release.
Keywords: risperidone, drug carries, polymeric matri-
ces, degradation, poly(L-lactide-co-glycolide), atomic
force microscopy
[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 117-120]

Introduction

Nowadays, various solutions are proposed to optimize
the therapy of schizophrenia. One of them is the applica-
tion of the implantable controlled drug delivery systems and
other long-term acting formulations [1-3]. In most cases,
these drug formulations are based on biocompatible and
biodegradable polymeric drug carriers [4,5]. Copolymers of
lactide and glycolide are some of the most frequently used
materials in drug delivery systems to manufacture the novel
drug formulations containing various substances [6-8].

Nowadays, only one commercial drug formulation con-
taining risperidone based on biodegradable polymers is
available. The drug is encapsulated in poly(L-lactide-co-
glycolide) (PLAGA) microspheres, applied as an injection.
However, implantable matrices could also be an interesting
solution due to providing longer drug delivery than micro-
spheres.

In this work, morphological and morphometric differ-
ences and also weight loss due to degradation of matrices
obtained from PLAGA 85:15 in respect to their usefulness
for risperidone releasing were determined. Surface analy-
sis of matrices before degradation and after two weeks of
degradation process can help to predict the initial stage of
drug release and the risk of burst effect. Surface properties
of polymeric matrices were determined by atomic force
microscopy (AFM).
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Materials and methods

The matrices were obtained from
high molecular (100000 Da) poly(L-
lactide-co-glycolide) 85:15 by solution
casting method. The copolymer was
synthesized at the Centre of Polymer
and Carbon Materials of Polish Acad-
emy of Sciences in Zabrze in bulk
with the use of Zr(Acac), as low toxic
initiator [9;10].
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Matrices containing 10 wt% of ris-
peridone and also drug free matrices
before and after two weeks of degra-
dation were studied.

Degradation of polymeric matrices
with diameter of 10 mm was carried
out in phosphate buffered saline

(pH 7.4) at the temperature of 37°C

RYS. 1. Obrazy AFM matrycy otrzymanej z PLAGA (14,5 ym x 14,5 ym) przed
degradacja: ,,Height 2D” (a), ,,Height 3D” (b), wykresy zaleznosci wysokosci
od ditugosci wykonane wzdtuz profili: a, b, c na obrazie ,,Height 2D” (c-e).
FIG. 1. AFM image of PLAGA matrix (14.5 um x 14.5 ym) before degradation:
height 2D (a), height 3D (b); the axial profiles taken along the marked lines a,
b, c in the height 2D image (c-e).

degradacji. Analiza powierzchni matryc przed degradacjg i

under the constant agitation condi-
tions during two weeks. The water
uptake and mass loss of matrices
were determined from the following
equations: water uptake (%)=[(W,e
W,y )W, ]2 100; weight loss (%)=[(W,-
W,y )/W,]+100, where W, represents
the wet weight after wiping, W, — the
dry weight after vacuum drying and W,

po dwdch tygodniach degradaciji moze pomaoc przewidzie¢ — the initial weight of the matrices.

przebieg procesu uwalniania leku na poczatkowym etapie i The surface properties of polymeric matrices were

ryzyko niekontrolowanego wyrzutu. Wtasciwosci powierzch- evaluated by AFM. AFM imaging was performed using

niowe matryc polimerowych okreslano za pomocg mikrosko- MultiMode 3 (di-Veeco, CA) working in the tapping mode

pii sit atomowych (ang. atomic force microscopy — AFM). under atmospheric conditions. Before measurements, the
matrices were dried on air at room temperature and then

Materialy i metody under reduced pressure. All AFM images were processed

using the software package WSxM (Nanotec Electronica,

Matryce otrzymano z wysokoczgsteczkowego (100000 Spain) [11].

Da) poli(L-laktydo-ko-glikolidu) 85:15 metodg odlewania z
roztworu. Kopolimer zostat zsyntetyzowany w Centrum Ma-

teriatéw Polimerowych i Weglowych "—"ﬂ

Polskiej Akademii Nauk w Zabrzu. F
Polimeryzacje prowadzono w masie, .- '
z uzyciem Zr(Acac),, jako inicjatora o #
niskiej toksycznosci [9;10]. ‘
Badano matryce z 10% zawartos- d -5
cig rysperydonu a takze matryce bez ¥ iy i
leku, przed i po dwéch tygodniach
degradac;ji.

Degradacje matryc polimerowych ﬁl‘.'—',

] 3]
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dwa tygodnie w zbuforowanej, za
pomocg fosforanéw, soli fizjologicz-
nej (pH 7,4) o temperaturze 37°C w
warunkach ciggtego wytrzgsania.
Chtonnos$¢ wody i ubytek masy ma-
w U) tryc po dwéch tygodniach degradaciji
okreslano za pomocg nastepujgcych
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< M,)/M,]+100; ubytek masy (%)=[(M,-

O = M)/M]*100, gdzie M; 0znacza mase ' Rys. 2. Obrazy AFM matrycy otrzymanej z PLAGA z rysperydonem przed
= m matrycy po wyjeciu z medium, w | gegradacja (14,5 pm x 14,5 ym): ,,Height 2D” (a), ,,Height 3D” (b); wykresy
_ I | I ktorym prowadzono degradacje i osu- | zajeznosci wysokosci od dtugosci wykonane wzdtuz profili: a, b, ¢ na obrazie

szeniu bibutg; M, — mase matrycy po = 'Height 2D” (c-e).

o : e .
|— wysuszeniu w suszarce prozniowej,  F|G. 2. AFM image of PLAGA matrix with risperidone (14.5 um x 14.5 pm) be-

w < natomiast M, — mase matrycy przed | fore degradation: height 2D (a), height 3D (b); the axial profiles taken along
degradacjg (mase poczatkowg). the marked lines a, b, c in the height 2D image (c-e).
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Wtasciwosci powierzchniowe ma-
tryc polimerowych badano za pomocag
AFM. Obrazowanie AFM prowadzono z
zastosowaniem MultiMode 3 (di-Veeco,
CA\) pracujgcym w trybie przerywanego
kontaktu w powietrzu atmosferycznym.
Przed pomiarami, matryce suszono na
powietrzu w temperaturze pokojowej a
nastepnie pod zmniejszonym cisnieniem.
Wszystkie obrazy AFM przetwarzano za
pomocg pakietu oprogramowania WSxM
(Nanotec Electronica, Spain) [11].

Wyniki i dyskusja

Tempo biodegradacji implantowanych
nos$nikow lekdéw jest istotng cechg w
aspekcie bezpieczenstwa i efektywnosci
terapii, ktéra moze polepszy¢ komfort
zycia [12-13]. Jej szybkos¢ powinna
by¢ proporcjonalna do procesu uwal-
niania leku. Z drugiej strony, unikniecie
zbyt szybkiej degradacji i zapewnienie
odpowiedniej stabilnosci polimerowych
matryc ma duze znaczenie dla skutecz-
nosci i bezpieczenstwa terapii.

Zmiany wtasciwosci morfologicznych
powierzchni polimeru obserwowane pod-
czas biodegradacji mogg odzwierciedla¢
procesy zachodzgce w obrebie matrycy i
stanowi¢ uzyteczne narzedzie pomocne
w interpretacji przebiegu degradacji i
mechanizmu uwalniania leku.

W niniejszej pracy, badano z zasto-
sowaniem AFM wtasciwosci powierzch-
niowe matryc otrzymanych z PLAGA
zawierajgcych rysperydon i matryc bez
leku. Proces degradacji monitorowano
poprzez zmiang chtonnosci wody i ubytek masy matryc.

Zaobserwowano zmiany morfologiczne i morfometryczne
pomiedzy matrycami przed degradacjg i po dwéch tygo-
dniach degradacji, zarowno w przypadku matryc bez leku,
jak i zawierajgcych rysperydon.

Powierzchnia matrycy bez rysperydonu przed degradacjg
charakteryzowata sie porowatoscig. Poszczegdlne pory
byty owalne a kilka z nich tgczyto sie ze sobg. Struktura 3D
ujawnita mate zréznicowanie topografii matrycy polimerowej.
Wyniki analizy morfometrycznej tego materiatu wskazujg na
obecnos¢ rozmieszczonych rownomiernie poréw o Srednicy
4,17 ym, 4,11 pm i 4,08 ym (RYS. 1).

Porowatos¢ matryc stosowanych jako nosniki lekéw
stwarza mozliwos$¢ putapkowania substancji. Ponadto,
regularne utozenie porow umozliwia takze rownomierne
rozmieszczenie leku wewnatrz matrycy.

Analiza obrazéw uzyskanych dla matrycy zawierajgcej
rysperydon wykazata, iz obecnosc¢ leku wptyneta na jej cechy
morfologiczne i morfometryczne. Matryca charakteryzowata
sie litg strukturg z pojedynczymi porami. Ponadto, obraz 3D
ujawnit obecnos¢ licznych wzniesien i zagtebien. Obserwo-
wano pory o $rednicy 2,21 ym, 2,57 ym, 2,61 ym, 3,31 ym,
widoczne w gornej czesci obrazu (RYS. 2).

Po dwéch tygodniach degradacji odnotowano zmiany
morfologiczne i morfometryczne. Na podstawie obserwac;ji
matryc bez rysperydonu, po dwoch tygodniach degradacii
réwniez stwierdzono porowato$¢ powierzchni. Jednakze
pory posiadaty nieregularne krawedzie i ksztatty o r6znych
rozmiarach (3,67 ym, 3,97 ym, 4,16 ym, 5,18 uym, 6,27
pum) (RYS. 3).

height 3D (b).

RYS. 3. Obrazy AFM matrycy otrzymanej z PLAGA
(14,5 pm x 14,5 ym) po dwéch tygodniach degrada-
cji: ,,Height 2D” (a), ,,Height 3D” (b).

FIG. 3. AFM images of PLAGA matrix (14.5 pm x 14.5
um) after two weeks of degradation: height 2D (a),

Results and
discussion

Biodegradation rate of
implantable drug carriers
is an important property
in terms of safety and ef-
fectiveness of the therapy
that can improve the life
comfort [12-13]. Biodeg-
radation rate should be
proportional to drug re-
lease process. On the
other hand, avoiding of
rapid degradation and
appropriate stability of
polymeric matrices is
important for the efficacy

and safety of therapy.
The morphological
features of the polymer
surface observed during
degradation may reflect
the processes taking
place within the matrices
and may be a useful tool
used in the interpretation
of degradation processes

RYS. 4. Obrazy AFM matrycy otrzymanej z PLAGA
zawierajacej rysperydon (14,5 pm x 14,5 pm) po
dwéch tygodniach degradacji: ,,Height 2D” (a),
»Height 3D” (b).

FIG. 4. AFM images of risperidone loaded PLAGA
matrix (14.5 ym x 14.5 ym) after two weeks of de-
gradation: height 2D (a), height 3D (b).

and mechanism of drug
release.

In this work, surface
properties of biodegrad-
able PLAGA matrices
containing risperidone
and matrices without drug
were studied by AFM. Ad-
ditionally, degradation
process was monitored
by weight loss and water uptake of the matrices.

Morphological and morphometric changes were observed
between initial matrices and matrices after two weeks of
degradation in case of both, the drug free and containing
risperidone matrices.

Before degradation the matrix without risperidone showed
surface porosity. Individual pores were oval and some of
them connected. 3D structure revealed that topography
of polymeric matrix was not greatly diverse. Morphometric
analyses of this material showed the pores with diameter
of 417 ym, 4.11 pm and 4.08 ym. They were arranged
evenly (FIG. 1).

Thus, the porosity of matrices used as drug carriers
creates the possibility of substance trapping. Moreover, the
regular pores distribution enables also even drug disposition
within the matrix.

Other images were shown for the risperidone loaded
matrix. The presence of risperidone influenced the morpho-
logical and morphometric features. This matrix showed solid
structure with single pores. Moreover, 3D image revealed the
presence of numerous hills and hollows. In the upper part of
the image some neighbouring pores were observed. Their di-
ameters were 2.21 ym, 2.57 ym, 2.61 pym, 3.31 um (FIG. 2).

After two weeks of degradation, morphological and mor-
phometric changes were noted. Observation of matrices
without risperidone after two weeks of degradation also
revealed porosity on the surface. However, these pores had
irregular edges and shapes with different sizes (i.e. 3.67 pm,
3.97 ym, 4.16 ym, 5.18 pym, 6.27 pm) (FIG. 3).
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Analiza obrazu AFM matrycy zawierajgcej rysperydon

® o @ 0 o @ o po dwdch tygodniach degradacji ujawnita pory i szczeliny

w strukturze, posiadajgce rézne rozmiary oraz owalny lub
wydtuzony ksztatt. Najwieksze posiadajg Srednice 6,19 ym
6,58 um (RYS. 4).

Nieregularnos¢ powierzchni i/lub poszerzenie poréw sg
cechami mogacymi wskazywac na procesy degradacji. W
przypadku matryc bez rysperydonu, pojawita sie nieregu-
larno$¢ krawedzi i ksztattow poréw. Jakkolwiek, nie odno-
towano istotnych r6zni¢ w rozmiarach poréw.

Bardziej nasilone zmiany powstate na skutek degradacji
obserwowano w przypadku matryc zawierajgcych ryspery-
don. Stwierdzono poszerzenie $rednicy poréw i ich defor-
macje. Warto podkresli¢ wieksze zmiany chtonnosci wody i
ubytku masy w przypadku matryc PLAGA z rysperydonem
(odpowiednio: 18% i 7,6%), niz w przypadku matryc bez
leku (odpowiednio: 11,8% i 4,6%).

Obserwowane zmiany morfologiczne i morfometryczne
matryc PLAGA wskazujg na mozliwos$¢ inkorporowania
i rownomiernego rozmieszczenia rysperydonu. Podczas
degradacji obserwowano poszerzenie i deformacje poréw.
Zjawisko to moze by¢ interpretowane jako wynik postepu
procesu degradacji no$nika leku. Ponadto, badania wyka-
zaty, ze obecnosc¢ rysperydonu moze wptywac na przyspie-
szenie procesow degradacji PLAGA.

Whioski

Otrzymane wyniki morfologiczne i morfometryczne suge-
rujg, iz matryce otrzymane z PLAGA wykazujg duzy potencjat
inkorporowania i putapkowania rysperydonu. Stwierdzono
stabilnos$¢é matryc otrzymanych z PLAGA, ktére nie ulegaty
gwattownej degradacji. Przeciwnie, degradacja podczas
pierwszych dwoch tygodni zachodzita w sposob stopniowy, co
eliminuje ryzyko niekontrolowanego wyrzutu leku z matrycy.

Analiza powierzchni matryc PLAGA wskazuje na ich
przydatno$¢, jako biodegradowalnych systemdw kontrolo-
wanego uwalniania rysperydonu.
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Analysis of AFM images of matrix containing risperidone
after two weeks of degradation revealed pores and slits
in the structure. They had various size, oval or elongated
shape. The biggest ones had 6.19 ym and 6.58 ym diam-
eter (FIG. 4).

Surface irregularity and/or the wideness of pores are the
features that may point to degradation processes. In case of
matrices without risperidone, the irregularity of pores’ edges
and shapes appeared. However, the significant changes in
the pores’ size were not noted.

More increased degradation changes were observed for
matrices containing risperidone. The wideness of pores’ di-
ameter and their deformation were revealed. As a matter of
fact, the mass loss and water uptake after two weeks of deg-
radation were more significant in case of PLAGA matrices
with risperidone (7,6% and 18%, respectively) than in case
of drug free matrices (4,6% and 11,8%, respectively).

The observed morphological and morphometric features
of PLAGA matrices indicate the possibility of incorporating
and even distribution of risperidone. During degradation the
wideness and deformation of pores were observed. This
phenomenon may be interpreted as a result of progress of
drug carrier degradation. Moreover, the studies showed that
the presence of risperidone may influence the acceleration
of PLAGA degradation processes.

Conclusions

The obtained morphological and morphometric results
suggest that PLAGA matrices show great potential for in-
corporation and trapping of risperidone. Moreover, PLAGA
matrices were stable and were not subjected to rapid deg-
radation. On the contrary, the degradation during first two
weeks was proceeding in gradual way, which eliminates the
risk of burst effect.

PLAGA matrices have surface properties useful for
designing of biodegradable controlled risperidone release
systems.
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Streszczenie

W niniejszej pracy analizowano wptyw substancji
wymywalnych, ofrzymanych w drodze ekstrakcji z
bioresorbowalnych terpolimeréw zsyntetyzowanych
przy uzyciu Zr(Acac), i przetwarzanych metoda
prasowania, na wzrost chondrocytéw ludzkich w
warunkach in vitro. Matryce wykonane z poli(L-lak-
tydo-ko-glikolido-ko-weglanu trimetylenu) 75:14:11
oraz poli(L-laktydo-ko-glikolido-ko-e-kaprolaktonu)
55:29:16 charakteryzowano za pomocg spektroskopii
NMR, GPC oraz DSC. Ekstrakcje przeprowadzono w
medium hodowlanym z matryc polimerowych przed
degradacjg oraz po 30, 60 i 90 dniach degradacji.
Nie stwierdzono zahamowania wzrostu chondrocytéw
inkubowanych w obecnosci ekstraktow uzyskanych
z matryc P(L-LA-GA-TMC) 75:14:11 w poréwnaniu
z kontrolg (medium hodowlane) oraz UHMWRP, nie-
zaleznie od zastosowanego rozcienczenia i stopnia
zdegradowania matryc. Zaobserwowano natomiast
zahamowanie wzrostu chondrocytéw inkubowanych
w obecnosci rozciericzonych pozywkg ekstraktow
(1:4), otrzymanych z matryc P(L-LA-GA-CL) 55:29:16,
poddanych 60- i 90-dniowej degradacji.

Stowa kluczowe: polimery z pamiecig ksztaftu,
bioresorbowalne terpolimery, biokompatybilno$¢,
chondrocyty, degradacja hydrolityczna

[Inzynieria Biomateriatéw, 96-98, (2010), 121-125]

Wprowadzenie

Biodegradowalne materiaty terpolimerowe z pamiecig
ksztattu, otrzymane z L-laktydu, glikolidu, weglanu trimetyle-
nu (TMC) czy e-kaprolaktonu sg w ostatnich latach intensyw-
nie badane pod kgtem ich zastosowan biomedycznych.

Efekt pamieci ksztattu polega na zdolno$ci materiatu do
przejscia (powrotu) z ksztattu tymczasowego, uzyskanego w
wyniku deformaciji, do ksztattu podstawowego (pierwotnego)
w wyniku dziatania odpowiedniego bodzca — np. tempera-
tury, Swiatta, promieniowania, pola magnetycznego czy tez
bodzcéw chemicznych takich jak zmiana pH, sity jonowej
etc. [1]. Wykorzystanie biodegradowalnych materiatow
polimerowych charakteryzujgcych sie pamiecig ksztattu do
celdow medycznych ma ogromny potencjat, ze wzgledu na
mozliwos$¢ zastosowania ich w formie implantéw w chirurgii
matoinwazyjnej (np. jako stenty, nici, klamry), no$nikéw lekéw
czy tez w technikach usuwania skrzepéw z naczyn krwionos-
nych [2]. Niewatpliwg zaletg jest mozliwo$¢ wprowadzenia
stentu w formie zmniejszonej (ksztatcie tymczasowym),
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Abstract

The influence of substances extracted from biore-
sorbable terpolymers, synthesized with Zr(Acac), as
initiator and processed by compression, on human
chondrocytes growth in vitro, was analyzed in this
study. The matrices obtained from poly (L-lactide-
co-glycolide-co- trimethylene-carbonate) 75:14:11
and poly (L-lactide-co-glycolide-co-g-caprolactone)
55:29:16 were characterized by means of NMR spec-
troscopy, GPC and DSC. Extracts were prepared of
polymeric matrices before and after 30, 60 and 90
days of degradation in chondrocytes growth medium.
The obtained results did not show growth inhibition
of chondrocytes incubated with extracts of P(LA-GA-
TMC) 75:14:11, compared to growth medium (control)
and UHMWRP (negative control), regardless the used
dilution and degree of matrices’ degradation. Growth
inhibition was observed in the case of chondrocytes
incubated with extracts of P(LA-GA-CL) 55:29:16
matrices after 60 and 90 days of degradation diluted
with medium to 1:4.
Keywords: shape memory polymers, bioresorbable
terpolymers, biocompatibility, chondrocytes, hydrolytic
degradation
[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 121-125]

Introduction

Biomedical application of biodegradable shape memory
terpolymers obtained from L-lactide, glycolide, trimethylene
carbonate (TMC) and e-caprolactone have been intensively
investigated in recent years.

The shape memory effect is an ability of material to
recover permanent (primary) shape from obtained by defor-
mation temporary form, as a result of stimulation by different
factors - such as temperature, light, radiation, magnetic field
or chemical stimuli e.g. changes of pH or ionic strength,
etc. [1]. Biodegradable polymeric materials with shape
memory-effect have great potential for biomedical applica-
tions, because of the possibility of using them as implants in
minimally invasive surgery (stents, sutures, or clamps), drug
delivery systems or techniques used in removing of the clots
from blood vessels [2]. The main advantage is the possibility
of incorporation of stent in reduced size (temporary shape),
which recovers the original, permanent shape and after
implantation, under the influence of external stimuli such as
temperature. The most desirable is the ability to recover the
permanent shape in human body temperature, because it
eliminates the necessity of using high temperatures, which
may adversely affect tissues surrounding the stent [1,3,4].
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ktéry po implantacji, pod wptywem bodzcéw zewnetrznych,
np. temperatury, odzyskuje pierwotng, docelowg forme
(ksztatt podstawowy). Najbardziej pozadana jest zdolnos¢
odzyskiwania ksztattu w temperaturze ludzkiego organizmu,
gdyz konieczno$c¢ zastosowania wyzszych temperatur moze
negatywnie wptywac na otaczajgce stent tkanki [1,3,4].

Podstawowg cechg, jakg muszg spetnia¢ wszystkie
materiaty majgce zastosowanie biomedyczne jest biokom-
patybilno$¢, czyli catkowita zgodnos¢ materiatu z ludzkim or-
ganizmem, oznaczajgca brak wywotywania reakcji toksycz-
nych, cytotoksycznych, alergicznych czy kancerogennych.
Pierwszym badaniem oceniajgcym biozgodnos¢ danego
materiatu jest okreslenie jego cytotoksycznosci [5].

Na cytotoksycznos¢ materiatow polimerowych ma
wplyw wiele czynnikéw, tj. masa czgsteczkowa polimeru,
szybkosc¢ jego degradacji, masa, struktura implantu i jego
ksztatt (np. obecnos$¢ ostrych krawedzi) [5,6]. Istotne sg
takze substancje uwalniane podczas degradaciji (inicjator,
Sladowe ilosci zanieczyszczen niskoczgsteczkowych czy
rozpuszczalnika) [7,8]. Koncowymi produktami degradacji
hydrolitycznej poli(L-laktydo-ko-glikolido-e-kaprolaktonu)
jest kwas L-mlekowy, glikolowy oraz 6-hydroksyheksanowy
[9,10]. Szybki przebieg procesu degradacji i uwolnienie
duzych ilosci produktow kwasowych prowadzi¢ moze do
znacznego obnizenia pH w miejscu implantacji i indukgji
stanu zapalnego [7]. Niewatpliwg zaletg jest zatem za-
stosowanie polimeréw otrzymanych z udziatem weglanu
trimetylenu (TMC), ktérych gtéwnym produktem degradacji
jest 1,3-propandiol [11].

Opracowywane nowe metody syntezy biodegradowalnych
alifatycznych poliestrow i poliestroweglandéw uwzgledniajg
zastosowanie nietoksycznych inicjatoréw reakcji polimery-
zacji. Aktualnie powszechnie wykorzystywany do syntezy
polimerowych materiatdbw medycznych jest oktanian cyny (1I)
(Sn(Oct),) [7]. Ze wzgledu jednak na jego toksycznos¢ bada
sie mozliwo$¢ zastosowania zwigzkow wapnia, zelaza lub
cyrkonu [12]. Badania wykazuja, iz polimery zsyntetyzowane
przy udziale acetyloacetonianem cyrkonu Zr(Acac),, wptywa-
ja korzystnie na zywotnos¢ i aktywnos¢ komorek, w porow-
naniu do polimerow zawierajgcych resztkowe ilosci cyny [7].

Celem pracy byta ocena in vitro cytotoksycznosci
produktow degradacji ekstrahowanych z poli(L-laktydo-
ko-glikolido-ko-weglanu trimetylenu) 75:14:11 oraz poli(L-
laktydo-ko-glikolido-ko-g-kaprolaktonu) 55:29:16 wzgledem
ludzkich chondrocytow.

Materialy i metody

W badaniu zastosowano dwa rodzaje terpolimerow:
poli(L-laktydo-ko-glikolido-ko-weglan trimetylenu) (P(L-LA-
GA-TMC)) 75:14:11 oraz poli(L-laktydo-ko-glikolido-ko-¢-ka-
prolakton) (P(L-LA-GA-CL)) 55:29:16, ktére zostaty zsynte-
tyzowane w Centrum Materiatow Polimerowych i Weglowych
Polskiej Akademii Nauk w Zabrzu. W reakgji terpolimeryzaciji
jako inicjatora uzyto nietoksycznego acetyloacetonianu
cyrkonu Zr(Acac),. Synteze polimeru prowadzono w masie,
w temperaturze 120°C przez 72 h.

Liczbowo $rednig mase czgsteczkowg (M,) i rozrzut mas
czgsteczkowych (D) analizowano metodg chromatografii
zelowej (Viscotek RImax; kolumny Viscotek 3580), stosujac
chloroform jako eluent z szybkoscig przeptywu 1 mL/min w
oparciu o standardy polistyrenowe. Udziat komonomerow
wyznaczano metodg spektroskopii 1-H NMR o wysokiej roz-
dzielczosci (AVANCE Il Ultra Shield Plus, Bruker 600 MHz)
z zastosowaniem CDClI, jako rozpuszczalnika. Wiasciwosci
termiczne oceniano za pomocg skaningowej kalorymetrii
réznicowej (DSC) (TA DSC 2010; TA Instruments, New
Castle, DE).

All applicable biomedical materials must characterize
biocompatibility, which means that they can not cause
toxic, cytotoxic, allergenic, or carcinogenic reactions. The
first study evaluating the biocompatibility of the material is
determination of its cytotoxicity [5].

Cytotoxicity of polymer materials depends on many fac-
tors: molecular mass of polymer, degradation rate and mass
of the final product, its structure and shape (e.g. presence of
sharp edges) [5,6]. Essential are substances released during
degradation process (initiator, trace amount of low-molecular
weight impurities or solvent) [7,8]. The final product of poly
(L-lactide-co-glycolide-co-g-caprolactone) degradation is L-
lactic acid, glycolic acid and 6-hydroxyhexanoic acid [9, 10].
The fast degradation rate and releasing of high amount of
acidic products may cause significant pH reduction at the
site of implantation and induce inflammatory response [7].
The main advantage of using polymers obtained from
trimethylene carbonate (TMC) (homo- and copolymers) is
degradation to 1,3-propandiol [11].

The new methods of synthesis of aliphatic polyesters and
polyestercarbonates aim to use nontoxic initiators of polym-
erization reaction. Currently, stannous octoate (Sn(Oct),) is
commonly used in synthesis of polymeric materials for bio-
medical applications [7]. However, it’s high toxicity causes
development of polymerization methods using calcium, iron
or zirconium as the initiator [12]. It was determined, that
polymers obtained with the use of Zr(Acac), have positive
effect on cells viability and activity compared to polymers
containing trace amount of tin compounds [7].

The aim of this study was to assess the in vitro cytotoxicity
of the degradation products extracted from poly (L-lactide-
co-glycolide-co- trimethylene-carbonate) and poly (L-lactide-
co-glycolide-co-g-caprolactone) on human chondrocytes.

Materials and methods

Two terpolymers, synthesized at the Centre of Polymer
and Carbon Materials of Polish Academy of Sciences in
Zabrze were used in this study: poly(L-lactide-co-glycolide-
co-trimethylene carbonate) (P(L-LA-GA-TMC)) 75:14:11 and
poly(L-lactide-co-glycolide-co-e-caprolactone) (P(L-LA-GA-
CL)) 55:29:16. Terpolymerization reaction was conducted in
bulk at 1200C for 72h, with the use of non-toxic zirconium
acetylacetonate Zr(Acac), as initiator .

Number average molecular weight (M,) and molecular
weight dispersity (D) were analyzed by means of gel per-
meation chromatography (Viscotek RImax; Viscotek 3580
columns), with chloroform as eluentand 1mL/min flow rate,
based on polystyrene standards. Terpolymers composition
was investigated with the use of 1-H NMR high resolution
spectroscopy (AVANCE Il Ultra Shield Plus, Bruker 600
MHz) with CDClI, as solvent. Thermal properties were ex-
amined by differential scanning calorimetry (DSC) (TADSC
2010; TA Instruments, New Castle, DE).

Compression method with the use of hydraulic press
was used to obtain polymeric matrices. The steel frame of
40,2cm? dimension was filled with appropriate amount of
polymer, which was compressed in elastic state (above T)
between heated stainless steel blocks with pressure of 2,3
tons for 1 minute in the case of P(L-LA-GA-CL) and 4 min-
utes in the case of P(L-LA-GA-TMC). Then the polymer film
was cut in order to prepare 1 cm diameter matrices, which
were sterilized with high-energy electron beam radiation in
dose of 25 kGy .

Extracts were prepared of polymeric matrices by add-
ing chondrocytes growth medium (Clonetics CGM Single
Quots, Lonza) for 3 days at 37°C (in compliance with the
ISO 1993-13 standard). The volume of incubation medium
was calculated from the following equation:
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Matryce polimerowe wykonano poprzez prasowanie
materiatu polimerowego w stanie elastycznym (powyzej T)
za pomocg prasy hydraulicznej. Odpowiednig ilos¢ terpoli-
meru umieszczano w stalowej formie (ramce o powierzchni
40,2 cm?), miedzy termostatowanymi blokami wykonanymi
ze stali nierdzewnej i prasowano z sitg nacisku 2,3 tony w
czasie 1 minuty (P(L-LA-GA-CL)) lub 4 minut w przypadku
P(L-LA-GA-TMC). Otrzymano w ten sposob film polimerowy
o grubosci 1 mm, z ktérego wycieto matryce o Srednicy 1 cm.
Zostaty one nastepnie poddane sterylizacji wysokoenerge-
tyczng wigzkg elektronéw w dawce 25 kGy.

Ekstrakcje substanciji wymywalnych z matryc polimero-
wych przeprowadzono w medium hodowlanym (Clonetics
CGM Single Quots, Lonza) w czasie 3 dni w temperaturze
370C (zgodnie z wytycznymi normy ISO 10993-5). Objetos¢
ptynu ekstrakcyjnego obliczono wg. wzoru:

Objetos¢ medium = 25 x masa matrycy (g)

Czes¢ matryc poddano procesowi ekstrakcji bezposred-
nio po ich wytworzeniu i sterylizacji. Pozostate poddano
wstepnej degradacji, ktérg prowadzono w wodzie dejoni-
zowanej, w temperaturze 37°C (degradacja w czasie rze-
czywistym) przez 30, 60 i 90 dni. Wstepnie zdegradowane
matryce przenoszono do pozywki i poddawano ekstrakciji
W SposoOb opisany powyze;.

Kontrole negatywng stanowity matryce wykonane z
polietylenu o wysokiej masie czgsteczkowej (UHMWP
— ultra-high molecular weight polyethylene), degradowane
i poddawane ekstrakcji w sposéb analogiczny do badanych
probek.

Test cytotoksycznosci przeprowadzono na chondro-
cytach pochodzgcych z chrzgstki stawu kolanowego 50
letniego mezczyzny, rasy kaukaskiej (Lonza, nr kat. CC-
2550, 11.11.2005 - krioprezerwacja). Hodowle chondrocy-
téw prowadzono na ptytkach 96-dotkowych w warunkach
standardowych (w temperaturze 37°C, atmosferze z 5%
zawartoscig CO, i 90% wilgotnoscig). 24 h po zatozeniu
hodowli ze studzienek ptytki testowej usunieto medium,
dodano ekstrakty rozcienczone pozywkg CGM w stosunku
1:4 oraz 1:10 i prowadzono inkubacje przez kolejne 3 dni.

Szybkos$¢ wzrostu komoérek oceniano za pomocg testu
,In Vitro Toxicology Assay Kit, Sulforhodamine B Based”
(Sigma-Aldrich, nr kat. TOX-6) zgodnie z dotgczonym
protokotem — komorki utrwalono przy pomocy 10% TCA
(kwas tréjchlorooctowy) i wybarwiono sulforodaming-B,
ktora wigze sie z biatkami zawartymi w komorce. Nastepnie
niezwigzany barwnik wyptukano (1% kwasem octowym), a
inkorporowany barwnik uwolniono roztworem Tris (o zasa-
dowym odczynie pH). Ostatnim etapem testu byt pomiar
spektrofotometryczny absorbancji przy dtugosci fali 570 nm
oraz 690nm (dtugos¢ referencyjna).

Analize statystyczng przeprowadzono z zastosowaniem
programu komputerowego Stastistica 8. Analizy jednorodno-
$ci wariancji dokonano testem Levena i Browna-Forsythe’a.
Wyniki analizowano wykorzystujgc analize wariancji (ANO-
VA) oraz test RIR Tukeya. Za poziom istotnosci statystyczne;j
przyjeto p<0,05.

Wyniki i dyskusja

W pracy analizowano wptyw substancji wymywalnych,
otrzymanych w drodze ekstrakcji z bioresorbowalnych
terpolimeréw zsyntetyzowanych przy uzyciu Zr(Acac), i
przetwarzanych metodg prasowania, na wzrost chondro-
cytéw ludzkich w warunkach in vitro. Przed rozpoczeciem
procesu ekstakcji cze$¢ matryc poddano wstepnej de-
gradacji w wodzie. Do otrzymania matryc zastosowano
poli(L-laktydo-ko-glikolido-ko-weglan trimetylenu) 75:14:11
oraz poli(L-laktydo-ko-glikolido-ko-e-kaprolakton) 55:29:16,
ktorych charakterystyke przedstawiono w TABELI 1.

Medium volume = 25 x matrix mass (g)

Some extracts were obtained of non-degraded matrices ® ® @ ® @ @ o

(after processing and sterilization). The rest of them were de-
graded in deionized water at temperature of 37°C (real time
degradation) for 30, 60 and 90 days. After predetermined
time of degradation, matrices were removed from water
and placed in vials with culture medium in order to prepare
extracts according to protocol described above.

Ultra high molecular weight polyethylene (UHMWP)
was used as negative control. Degradation and extracts
of UHMWP was prepared in the same way as the other
samples.

Cytotoxicity test was performed on normal human
chondrocytes-knee (Lonza, cat. n. CC-2550, 11.11.2005
— cryopreserved). The cells were cultured in 96 well plates,
under standard conditions (at 37°C, in the atmosphere of
5% CO, / 95% air). After 24 hours of incubation, CGM
medium was removed from wells, and extracts diluted with
CGM were added. The cells were incubated with extracts
for 3 days.

Cells proliferation was quantified with the use of In Vitro
Toxicology Assay Kit, Sulforhodamine B Based (Sigma-
Aldrich, Poland) according to the manufacturer’s protocol.
Briefly, cells were fixed with TCA (trichloroacetic acid) and
then stained with sulphorodamine-B, which is a dye staining
cellular proteins. The unbound dye was removed with 1%
acetic acid, and incorporated dye liberated form cells with
Tris solution. Absorbance was measured at A=570 nm and
A=690 nm (reference wavelength).

Statistical analysis was performed using Statistica 8, with
quantity tests: normality tests, Leven’s and Brown-Forsythe’s
variance tests, variance analysis (ANOVA) and RIR Tukey’s
test (p<0,05).

Results and discussions

The influence of substances extracted from bioresorb-
able terpolymers, synthesized with Zr(Acac), as initiator
and processed by compression, on human chondrocytes
growth in vitro, was analyzed in this work. Some of the ma-
trices were degraded in water for 30, 60 or 90 days before
extraction. Characterization of poly(L-lactide-co-glycolide-
co-trimethylene carbonate)) 75:14:11 and poly(L-lactide-
co-glycolide-co-¢-caprolactone) 55:29:16 used to obtain
matrices is presented in TABLE 1.

P(LA-GA-CL) had lower number average molecular
weight (Mn) compared with P(LA-GA-TMC) and higher mo-
lecular-weight dispersity (D). Melting points were identified
in thermograms of both polymers, however relatively low
melting enthalpy signifies low content of crystalline phase.

Proliferation of chondrocytes incubated with extracts of
the matrices, extracts of UHMWP (negative control) and in
growth medium (control) is shown in FIG. 1.

The obtained results did not show growth inhibition of
chondrocytes incubated with extracts of P(LA-GA-TMC)
75:14:11, compared with control (growth medium) and
UHMWP, regardless used dilution and degree of matrices’
degradation. It signifies biocompatibility of P(LA-GA-TMC)
before degradation and after 30, 60 and 90 days of deg-
radation. However, matrices after 90 days of degradation
characterized very low mass loss (7,4%), but very significant
decrease of molecular weight (M,=2600 Da), so further
studies are necessary to confirm lack of cytotoxicity on
later stages of degradation, after disintegration of polymer
matrix.

Growth inhibition was observed in case of chondrocytes
incubated with extracts of P(LA-GA-CL) 55:29:16 matrices
after 60 and 90 days of degradation diluted with culture

123

LU
==
(D >

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

Ll



124

P(LA-GA-CL) charakteryzowat sie znacznie nizsza

® o @ o o @ o Jiczbhowo $rednig masg czgsteczkowg (M,) w poréwnaniu z

P(LA-GA-TMC) oraz wigksza polidyspersjg (D). Chociaz na
termogramach obu polimerow stwierdzono punkty topnienia,
jednak dos¢ niskie wartosci entalpii topnienia Swiadczg o
matym udziale frakgji krystalicznych.

Szybkos¢ wzrostu chondrocytéw w hodowli kontrolnej
oraz inkubowanych w obecnos$ci ekstraktéw przedstawia
RYS. 1.

Na podstawie uzyskanych wynikow nie stwierdzono
istotnego zahamowania wzrostu chondrocytéw inkubowa-
nych w obecnosci ekstraktéw uzyskanych z matryc P(L-
LA-GA-TMC) 75:14:11 w poréwnaniu z kontrolg (medium
hodowlane) oraz UHMWP, niezaleznie od zastosowanego
rozcienczenia i stopnia zdegradowania matryc. Swiad-
czy to o biozgodnosci matryc P(L-LA-GA-TMC) 75:14:11
niedegradowanych oraz poddanych 30-, 60- i 90- dniowej
degradacji. Jednakze, majgc na uwadze fakt, iz matryce po
90 dniach degradacji charakteryzowat niewielki ubytek masy
(7,4%), ale silny spadek masy czgsteczkowej (M,=2 600
Da), konieczne sg dalsze badania, potwierdzajgce brak cy-
totoksycznosci na pdzniejszym etapie

TABELA 1. Charakterystyka matryc P(L-LA-GA-
TMC) i P(L-LA-GA-CL) przed degradacja (FT FCap,
FLL, FGG — zawartos¢ procentowa odpowiednio:
jednostek weglanowych, kaproilowych, laktydylo-
wych i glikolidylowych; M,~liczbowo srednia masa
czasteczkowa, D-rozrzut mas czasteczkowych
(M,/M,), T.—~temperatura zeszklenia, T ,—temperatura
topnienia, AH,—entalpia topnienia.

TABLE 1. Characterization of P(L-LA-GA-TMC) and
P(L-LA-GA-CL) (FT FCap, FLL, FGG - the percen-
tage content of carbonate, caproyl, lactidyl and
glycolidyl units, respectively; M,—number average
molecular weight, D-molecular-weight dispersity
M,/M,), T,—glass transition temperature, T,—melting
temperature, AH,—melting enthalpy).

||P(LA-GA—CL) 35 [50[15[12300[4,9] 29 | 92

degradacji, po dezintegracji matrycy i
polimerowe;j.

Zaobserwowano zahamowanie
wzrostu chondrocytéw inkubowanych
w obecnosci rozcienczonych pozyw-
ka ekstraktow (1:4), otrzymanych
z matryc P(L-LA-GA-CL) 55:29:16,
poddanych 60- i 90-dniowej degrada- | ..,
cji. Nie wykazano natomiast roznicy _:

w wzro$cie komorek inkubowanych | = f
z ekstraktem otrzymanym z matryc |

poddanych 30-dniowej degradacji.
W zwigzku z szybkim przebiegiem
degradacji hydrolitycznej P(L-LA-
GA-CL) 55:29:16 i niewielkg iloscig
materiatu, jaki pozostat po degradacji,
niemozliwe byto wyznaczenie zmian
ubytku masy i Mn. Jak jednak wspo-
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mniano, materiat ten charakteryzowat
sie juz przed degradacjg dos¢ niskg
masg czgsteczkowg i wysokg poli-
dyspersjg (D=4,9), ktéra swiadczy o
obecnosci fancuchdw polimerowych o
niskiej masie czgsteczkowej. Wedtug
danych z pismiennictwa naukowego
[7] produkty degradaciji o niskiej masie
czgsteczkowej odpowiada¢ mogg za
cytotoksycznosc¢ polimeréw. Badania
wykazaty korelacje pomiedzy spadkiem M,, polimeréw do
ok 10000 — 500 Da a indukcjg stanu zapalnego. Nie ulega
watpliwosci, iz stan zapalny negatywnie oddziatuje na
otaczajgce implant tkanki [7]. Drugim czynnikiem, odpo-
wiedzialnym za oddziatywanie cytotoksyczne jest spadek
pH wywotany przez uwolnienie kwasowych produktow de-
gradacji. Wg Cordewener i wsp. istnieje wyrazna zaleznos¢
miedzy spadkiem odczynu pH a inhibicjg wzrostu komorek
(CGI - ang. cell growth inhibition). Wyzsza poczgtkowa masa
czgsteczkowa P(L-LA-GA-TMC) 75:14:11 oraz obecnos$¢
jednostek weglanowych degradujgcych do 1,3-propandiolu
pozwala zatem na eliminacje ryzyka zwigzanego z uwol-
nieniem duzych ilosci produktéw degradacji i znacznego
obnizenia pH

Czynnikiem, ktéry moze wptywa¢ na zmiane witasci-
wosci materiatdw i w konsekwencji ich biozgodnosc¢ jest
takze metoda przetwarzania. W niniejszej pracy matryce
terpolimerowe uzyskano w procesie prasowania materiatu.

RYS. 1. Wplyw ekstraktow na wzrost ludzkich chondrocytéw. Wykres przed-
stawia wartosci srednie poziomu absorbancji (¥SD), n=9, p<0,05. Grupa kon-
trolnag byly chondrocyty inkubowane w ekstraktach matryc polietylenowych
(kontrola negatywna) oraz hodowla w czystym medium wzrostowym.

FIG. 1. Influence of extracts on human chondrocyte growth. Bars show the
average value of absorbance levels (¥SD), n=9, p<0,05. Control groups were
chondrocytes incubated in extracts from polyethylene (negative control) and
in growth medium.

medium to 1:4. There were no significant changes in pro-
liferation of chondrocytes incubated with extract of matrix
after 30 days of degradation. It was impossible to deter-
mine the mass loss and decrease of Mn of P(L-LA-GA-CL)
55:29:16, because of low amount of remaining material due
to fast hydrolytic degradation. However, as was mentioned
above, this material before degradation had relatively low
molecular weight and high polidyspersion (D=4,9), which
indicated the presence of low molecular weight polymer
chains. According to the literature data [7], low molecular
weight degradation products can cause cytotoxicity. Cor-
relation between decrease of M, to 10000 — 500 Da and
induction of inflammation was shown. Undoubtedly, inflam-
mation has negative effect on tissues surrounding implant
[7]. pH decrease, caused by released acidic degradation
products is a second factor, responsible for cytotoxic effect.
According to Cordewener et al. there is a strict correlation
between pH decrease and cell growth inhibition (CGl).
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Badania Chtopka i wsp. [13] poli(L-laktydo-ko-DL-laktydu)
70:30), wskazujg, iz prasowanie polimeréw zmienia ich
zachowanie w srodowisku biologicznie czynnym. Zaob-
serwowano, iz polimery poddane procesowi prasowania
charakteryzowaty sie szybszg degradacjg oraz wiekszag
zmiang odczynu pH i przewodnictwa ptynu inkubacyjnego.
Mozliwe zatem, ze przetwarzanie metodg prasowania
P(L-LA-GA-CL) 55:29:16 miato wptyw na wtasciwosci ma-
tryc, przyspieszenie ich degradacji oraz wywotanie efektu
cytotoksycznego.

Nalezy pamieta¢, ze nawet catkowity brak cytotok-
sycznosci materiatu polimerowego nie jest wystarczajacy,
aby stwierdzi¢, ze dany materiat jest w petni biozgodny
— konieczne sg dalsze badania [5]. Z pewnoscig jednak,
na podstawie dotychczasowych analiz, obiecujgcym ma-
teriatem jest P(L-LA-GA-TMC) 75:14:11. Dalsze badania
w przypadku P(L-LA-GA-CL) 55:29:16 powinny zmierzac
do poprawy jego wtasciwosci fizykochemicznych i obnize-
nia tempa degradacji (synteza materiatu o wyzszej masie
czgsteczkowej, wyzszym Tg lub wybor innej metody prze-
tworstwa).

Whioski

Na podstawie uzyskanych wynikow nie stwierdzono
zahamowania wzrostu chondrocytéw inkubowanych w obec-
nosci ekstraktow uzyskanych z matryc P(L-LA-GA-TMC)
75:14:11 w poréwnaniu z kontrolg (medium hodowlane)
oraz UHMWP, niezaleznie od zastosowanego rozcienczenia
i stopnia zdegradowania matryc. Zaobserwowano nato-
miast zahamowanie wzrostu chondrocytow inkubowanych
w obecnosci rozcienczonych pozywka ekstraktéw (1:4),
otrzymanych z matryc P(L-LA-GA-CL) 55:29:16, poddanych
60- i 90-dniowej degradaciji.
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Higher molecular weight of P(L-LA-GA-TMC) 75:14:11 be-
fore degradation and the presence of carbonate units, which
degrade to 1,3-propanediol enable to eliminate the risk of
releasing large amount of acidic degradation products and
significant pH decrease.

Processing method is also a factor that may affect the
properties of materials and their biocompatibility. Compress-
ing method was used to obtain polymeric matrices in this
study. The results of the studies on poly (L-lactide-co-DL-
lactide) 70:30) conducted by Chiopek et al [13] indicated
that compression of polymers changed their behavior in a
biologically active environment. It was observed that the
polymers processed by compressing method character-
ized faster degradation, more significant changes of pH
and conductivity of incubating solution. Therefore, the
used processing method of P(L-LA-GA-CL) 55:29:16 may
be a factor that affected the properties of matrices and led
to acceleration of degradation process and induction of
cytotoxic effect.

It should be mentioned that polymer that does not
show cytotoxic effect can not be considered as completely
biocompatible, because further studies are needed [5].
However, the obtained results revealed a great potential
of P(L-LA-GA-TMC) 75:14:11. Further studies in the case
of P(L-LA-GA-CL) 55:29:16 are needed to improve its
physicochemical properties and reduce the degradation rate
(synthesis of material with higher molecular weight, higher
Tg, or modification of processing method).

Conclusions

The obtained results did not show any growth inhibition
of chondrocytes incubated with extracts of P(LA-GA-TMC)
75:14:11, compared to growth medium (control) and UH-
MWP (negative control), regardless the used dilution and
degree of matrices’ degradation. Growth inhibition was
observed in case of chondrocytes incubated with extracts
of P(LA-GA-CL) 55:29:16 matrices after 60 and 90 days of
degradation diluted with medium to 1:4.
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Wstep

Stopy Ni-Ti wykazujgce efekt pamieci ksztattu sg znane
z praktycznych zastosowan w medycynie [1,2]. Pomimo
licznych przyktadow ciggle istnieje dyskusja nad ich biokom-
patybilnoscig i odpornoscig na korozje. Szczegdlnie nikiel
wystepujgcy w stanie wolnym wzbudza obawy ze wzgledu
na kancerogenne dziatanie. Wystepujgc jako sktadnik sto-
powy jego rozpuszczalnos¢ znaczgco maleje w srodowisku
biologicznym. Jednakze istniejgce obawy przed dyfuzjg
niklu do organizmu ludzkiego spowodowaty wprowadzenie
warstw ochronnych na stopy wykazujgce efekt pamieci
ksztattu. Wsréd warstw ochronnych stosowane na pokrycia
powierzchni stopow Ni-Ti znane sg azotki i tlenki tytanu oraz
warstwy diamentopodobne tworzgce bariere ograniczajgca
dyfuzje niklu i korozje stopu. Jednakze zastosowanie warstw
0 zbyt duzej grubosci lub sztywnosci moze prowadzi¢ do
ograniczenia lub catkowitego zablokowania efektu pamieci
ksztattu. Jest to powdd, dla ktérego szczegdlng uwage po-
Swiecono biokompatybilnym polimerom charakteryzujgcym
sie wiekszg elastycznoscig w porownaniu do stosowanych
obecnie materiatow na warstwy ochronne. Dodatkowo wy-
gtadzenie powierzchni poprzez natozenie warstwy sprzyja
ograniczeniu osadzania sie bakterii i tworzenia biofilmow.

W pracy na pokrycie powierzchni stopu Ni-Ti wyka-
zujgcego efekt pamieci ksztattu zastosowano polilaktyd.
Scharakteryzowano strukture otrzymanego kompozytu oraz
okreslono wptyw warstwy polimerowej na efekt pamieci
ksztattu.

Czes¢ eksperymentalna

Tasme o namiarowym skfadzie chemicznym Ni50Ti50
odlano stosujgc technike szybkiego schtadzania z fazy cie-
ktej w uktadzie podwdéjnego bebna chtodzacego [4]. Srednia
grubos¢ tasmy wynosita 298 um. Z tasmy wycieto probki o
wymiarach 1 mm x 25 mm oraz 10 mm x 40 mm.

Powierzchnia probek zostata pokryta kopolimerem
L-laktydu i DL-laktydu 80/20 Purasorb PLDL 8038 (PURAC
Biochem, Holandia) metodg osadzania z roztworu. Najpierw
polimer rozpuszczono w CH,CI, (POCH) w stosunku 1:20.
Nastepnie probki zanurzano i wynurzano z szybkoscig 10
mm/s. Pokryte tasmy suszono w temperaturze pokojowej
przez 24 godziny.

Strukture warstwy polilaktydu naniesionej na powierzch-
nie stopu Ni-Ti badano przy zastosowaniu dyfrakcji rentge-
nowskiej w uktadzie statego padania kgta wigzki pierwotnej w
dyfraktometrze X'Pert Pro. Powierzchnie obserwowano przy
uzyciu elektronowego mikroskopu skaningowego SEM JSM-
6480 oraz scharakteryzowano jej topografie przy uzyciu profi-
lometru kontaktowego Hommel Tester T500, Hommelwerke.
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Introduction

The Ni-Ti shape memory alloys are well known from their
practical application in medicine [1,2]. Apart from numerous
medical applications there still exists discussion over their
biocompatibility and corrosion resistance. Especially, nickel
is known from its carcinogenesis when appears in the free
state. In state of the alloy — nickel solubility in biological
environment is low. In order to eliminate a fear of its diffu-
sion to a human body surface of the shape memory alloys
is covered by protective layer. It was reported that, for Ni-Ti
alloys, coating with titanium nitrides, oxides or diamond-like
seems to be an attractive way to create a barrier against ion
of nickel and sufficiently reduces corrosion [3]. Additionally,
surface smoothing reduces adhesion of bacteria as well
as a biofilm formation. However, too thick and/or stiff layer
can limit or completely block shape memory effect. That's
why biocompatible polymers became at the point of interest
when covering of Ni-Ti alloys is considered.

In presented work polylactide was used as a protective
layer deposited on the surface of Ni-Ti shape memory alloy.
Structure of obtained layer as well as its influence on the
shape memory effect in covered alloy was studied.

Experimental

The thin strip with nominal chemical composition Ni50Ti50
was produced using twin roll casting technique [4]. Average
thickness of the strip was 298 um. The samples were cut
in shape of the bars with dimension 1 mm x 25 mm as well
as 10 mm x 40 mm.

Surface of the samples was modified using L-lactide/DL-
lactide copolymer 80/20 Purasorb PLDL 8038 (PURAC
Biochem, Netherland). First, the copolymer was solved in
CH,CI, (POCH) in proportion 1:20. Then, the samples were
immersed with rate of 10 mm/s. Finally, the covered strip
was dried at room temperature for 24 hours.

Structure of covered by the polylactide layer NiTi strip
was studied using the X-ray grazing incidence diffraction
technique (GIXD) in X-ray diffractometer X’'Pert-Pro. Sur-
face of covered samples was observed using the scanning
electron microscope JSM-6480. Topography of the surface
was characterized with use of profilograph Hommel Tester
T500, Hommelwerke. Shape memory effect was studied
by means of stress-strain curve measurement using Zwick
7000 instrument. Covered sample was stretched up to 5%
with rate of 20 mm/min.
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Efekt pamieci ksztattu zbadano poprzez pomiar krzywej na-
prezenie wydtuzenie na maszynie wytrzymatosciowej Zwick
7000. Pokryte probki rozciggano do uzyskania wydtuzenia
wzglednego o wartosci 5% z szybkoscig 20 mm/min.

Wyniki badan i ich dyskusja

Obserwacje powierzchni tasmy w stanie wyjsciowym
ujawnity jej niejednorodny charakter (FIG. 1a). Byto to
spowodowane procesem szybkiego krzepniecia majgcego
miejsce bezposrednio na powierzchni obracajgcych sie w
przeciwnych kierunkach dwoch bebnéw chtodzacych. Kon-
sekwencjg tego jest odzwierciedlenie faktury powierzchni
dwoch bebnéw chiodzacych na powierzchniach tasmy.
Ponadto, chropowato$¢ powierzchni wzrasta poprzez
formowanie sie ziaren kolumnowych oraz obszaréw ziaren
o drobnej $rednicy. Chropowatosé (R,) zmierzona réwno-
legle do dtugosci tasmy wyniosta 5.7 ym 1.0, natomiast
mierzona prostopadle do dtugosci 8.9 uym £3.2. Po nanie-
sieniu warstwy polilaktydu powierzchnia wykazuje mniejszg
chropowatos$¢ (RYS. 1b). Wartosci R, mierzone réwnolegle
oraz prostopadle do dtugosci tasmy wynosity odpowiednio
3.3 ym 1.4 oraz 5.0 pm %1.3. Srednia grubo$é warstwy
polilaktydu wyniosta 2-3 ym.

Results and discussion

Surface of the as-cast Ni-Ti strip reveals wavy character
(FIG. 1a). It is due to rapid solidification, which takes place
directly on the surface of two rolls rotating in opposite di-
rection. In consequence, surface of the strip looks like that
observed for the rolls. Additionally, solidification process
increased roughness of the surface by formation columnar
and fine grains. The roughness (R,) measured along the
length of the strip was 5.7 ym £1.0 and 8.9 ym +3.2 in per-
pendicular direction. After strip coating, the surface became
smooth (FIG. 1b). Value of the roughness measured along
and perpendicular to the length of the strip was 3.3 pm £1.4
and 5.0 ym £1.3 respectively. Thickness of the polilactyde
layers was about 2-3 pm.

The presence of polylactide layer was confirmed by the
X-ray diffraction. FIG. 2 shows set of the X-ray diffraction
patterns registered for the covered strip (NiTi+PLA) as well
as for the as-received polylactide (PLA) and as-cast NiTi
strip (NiTi). Both X-ray diffraction patterns for PLA and NiTi
were taken in Bragg-Brenttano geometry.

RYS. 1. Obrazy mikroskopowe powierzchni tasmy Ni-Ti przed (a) oraz po naniesieniu warstwy polilaktydu (b).
FIG. 1. SEM image of surface of Ni-Ti strip before (a) and after (b) polylactide deposition.

Obecnos¢ wytworzonej warstwy poli-
laktydu na powierzchni stopu Ni-Ti zostata
potwierdzona badaniami dyfrakcji rent-
genowskiej. Na RYS. 2 przedstawiono
zestawienie dyfraktograméw zarejestro-
wanych dla pokrytej tasmy (NiTi+PLA)
oraz dla polilaktydu (PLA) i tasmy w stanie
wyjsciowym (NiTi). Oba dyfraktogramy |
PLA oraz NiTi zostaty zarejestrowane w
geometrii Bragg-Brenttano. Na dyfrak-
togramach zmierzonych dla polilaktydu
wystepujg dwa poszerzone maksima
Swiadczgce o jego amorficznym stanie. &
W przeciwienstwie do tego, dyfraktogram
zmierzony dla tasmy (stan wyjsciowy)
potwierdzit jej stan polikrystaliczny.
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RYS. 2. Zestawienie dyfraktogramoéw zarejestrowanych dla stanu wyj-
sciowego PLA i tasmy NiTi oraz tasmy pokrytej polilaktydem NiTi+PLA.

FIG. 2. Set of the X-ray diffraction patterns registered for the as-received
PLA, as-cast strip NiTi and covered strip NiTi+PLA.
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RYS. 3. Efekt pamieci ksztaltu w pokrytej tasmie stopu Ni-Ti (a) oraz obraz mikroskopowy powierzchni polilaktydu

po rozciggnieciu do 5%.

FIG. 3. Shape memory effect in covered Ni-Ti strip (a) and SEM image of the polylactide surface after strengthe-

ning up to 5% (b).

Linie dyfrakcyjne zostaty zidentyfikowane jako przy-
nalezgce do martenzytu o sieci jednoskosnej typu B19'.
Zmierzony dyfraktogram, w uktadzie statego kata padania
wigzki pierwotnej (kat 0=0.3 stopnia), dla tasmy pokrytej
polilaktydem potwierdzit obecno$¢ amorficznej postaci
warstwy oraz martenzytu B19’ w podtozu.

Pokryta tasma stopu Ni-Ti wykazata obecnos¢ efektu
pamieci ksztattu (RYS. 3a). Efekt ten byt mierzony podczas
cyklicznego obcigzania i odcigzania tasmy az do uzyskania
wzglednego wydtuzenia o wartosci 5%. W celu uzyskania
pierwotnego wymiaru pokrytej tasmy — probke podgrzano
powyzej temperatury A; (temperatura konca odwrotnej
przemiany martenzytycznej). Obserwacje powierzchni
polilaktydu naniesionego na probke poddang rozcigganiu
wykazaty brak jakichkolwiek peknie¢ na catej badanej po-
wierzchni. Ponadto, polimer okazat sie na tyle elastyczny,
ze nie wptynat ograniczajgco na efekt pamieci ksztattu.

Whioski

» Na stop Ni-Ti wykazujgcy efekt pamieci ksztattu nanie-
siono jednorodng warstwe kopolimeru L-laktydu i DL-laktydu
o grubosci 2-3 pym.

* Naniesiona warstwa polilaktydu nie wykazata zadnych
peknie¢ po rozciggnieciu do 5% bedgcego wynikiem efektu
pamieci ksztattu.

* Pokrycie polilaktydem stopu Ni-Ti okazato sie by¢ sku-
tecznym z punktu widzenia zachodzgcego efektu pamieci
ksztattu, co stwarza potencjalne mozliwosci zastosowania
takiego materiatu w medycynie.
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Diffraction pattern registered for PLA reveals two broaden
diffraction peaks which are evidence of the amorphous state
of the as-received PLA. Contrary to that, diffraction pattern
taken for as-cast strip confirmed presence of the monoclinic
martensite B19’. X-ray diffraction pattern measured with use
of GIXD technique (alpha angle = 0.3 deg) proves that in
covered strip (NiTi+PLA) polylactide still remains amorphous
whereas the strip is polycrystalline.

The covered Ni-Ti strip shows shape memory effect (FIG.
3a). This effect was studied by cyclic loading and unloading
up to receiving 5% elongation. After that, sample was heated
over the A (temperature of the end of the reverse martensitic
transformation) and came back to the original dimension.
Observation of the surface, done for the strengthen strip,
showed that polylactide kept smooth surface without any
cracks (FIG. 3b). Moreover, copolymer layer was elastic
enough, that it did not limited shape memory effect.

Conclusions

* Homogonous L-lactide/DL-lactide copolymer layer
2-3 pm thick was deposited on surface of Ni-Ti shape
memory alloys.

* Deposited polylactide layer follows elongation, caused
by shape memory effect, up to 5% keeping continuous
surface without any cracks.

» Covering NiTi shape memory alloy with use of the
polylactide can be useful way for surface protection, when
it is applied in medicine for short-time implants.

References

[3] Starosvetsky D., Gotman |., Biomaterials 22 (2001) 1853-
1859.

[4] Goryczka T., Lelatko J., Vokoun D., Ochin P., Eng. Biomat.,
77-80 (2008) 67-69.

Z omm® 0 000 000000000000 00000000600000000000000000

L



PRELIMINARY EVALUATION
OF SELECTED BIOLOGIC
PROPERTIES OF TiO, AND
SiO, LAYERS ON METALLIC
SUBSTRATES

WikTorR URBANSKI'™*, SzymoN DRAGAN,
ELzBIETA GEBAROWSKA?, PioTR DZzIEGIEL?,
JusTYNA KrRzAK-RO0$3, MiROstAW MILLER*S,
CEeLINA PEzowicz®, RomuaLb BEDzINSKI®

" DEPARTAMENT OF ORTHOPAEDIC SURGERY AND TRAUMATOLOGY,
WRocLAW MEDICAL UNIVERSITY

213 Borowska STR., 50-556 WRocLAwW, PoLAND

2 DEPARTMENT OF HISTOLOGY AND EMBRYOLOGY

WRocLAW MEDICAL UNIVERSITY

6A T.CHALUBINSKIEGO STR., 50-368 WRocLAW, PoLAND

3 INsTITUTE OF MATERIALS ScIENCE AND APPLIED MECHANICS,
WRocLAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY

25 SMoLUCHOWSKIEGO STR., 50-370 WRocLAW, PoLAND

4 DEPARTMENT OF CHEMISTRY,

WRocLAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY

4/6 NorwIDA STR., 50-373 WRocLAW, PoLAND

5SWRocLAW RESEARCH CENTER EIT+

147/149 StaBLOWICKA STR., 54-066 WRocLAW, PoLAND

5 DivisioN oF BiIoMEDICAL ENGINEERING AND EXPERIMENTAL ME-
cHANIcS, WRocLAW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY

7/9 Lukasiewicza STR., 50-371 WRocLAw, PoLAND

* E-MAIL: WIKTORU@02.PL

Abstract

Despite of applying modern biomaterials during
constructing long term orthopaedic implants, in clinical
practice there are still present wide range of complica-
tions, particularly concerning matter of implant - tissue
interactions. Since interaction between implant and
living tissue depends mainly on biomaterial surface
features, we decided to modify orthopaedic alloys to
improve their biological properties.

The object of this experiment was in vitro evalu-
ation of selected biological properties, particularly
cytotoxicity of titanium alloy and 316L stainless steel
substrates coated with SiO, or TiO, thin films. The
coatings were synthesized by sol-gel method. Each
samples was placed into mouse fibroblast culture.
The cultures in presence of tested materials were
maintained for three days.

We found no distinct toxic effect of tested biomate-
rials. We noticed increase of fibroblast proliferation in
cultures with uncoated titanium and particularly SiO,
coated titanium plates.

Keywords: sol-gel coating, fibroblast, cytotoxicity,
orthopaedic implant
[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 129-133]

Introduction

Formerly approach to treatment, especially surgical treat-
ment was limited to removing damaged or pathologically
changed tissues, however nowadays the strategies are
distinct. The goal is to reconstruct tissues or organs and
what is more important to restore their function. To achieve
these aims, there are procedures like tissue transplanta-
tions, material implantations and most promising for the
future - tissue regeneration [1].

Medical procedures in trauma or diseases of loco motor
system quite often base on biomaterials applications to re-
construct or time fixate damaged tissues. Despite enormous
progress in biomaterial science, still their properties are not
satisfying enough. Although modern prosthesis characterize
very advanced construction and material structure there are
still problems with limited time of their function in human
body. The problem is essential in context of more and more
prolonged human life and aged societies.

Implant-tissue interface interactions mostly depends on
properties of the surface of biomaterial. Crucial is only sev-
eral external atomic layers of implantable material [2]. One
of the ideas to eliminate undesirable interactions are surface
modifications; material of excellent mechanical properties,
considering as relatively bioinert, coated by bioactive layer.
Construction of such a composite enable to combine advan-
tages and to eliminate disadvantages of these two different
biomaterials. Thus, researchers focused on searching for new
solutions to manage increasing requirements of implants,
putting together highly biocompatible and bioactive biomate-
rial (hydroxyapatite ceramics, bioglass) with biomaterial of
favourable mechanical properties, believing that it might elim-
inate undesirable mechanical properties of ceramics; such as
fragility and low flexibility (high Young modulus), and at the
same time improved biological metal properties like biocom-
patibility, biological activity and resistance to corrosion [1].

Itis known that titanium undergoes self oxidation in air. On
metal surface creates external layer of amorphous titanium
oxides. This passive layer spreads more or less 5 nm deep
inside metal structure consisting of TiO, Ti,O,, but above all
rich in TiO, [3]. The discovery that the oxide layer is mainly
responsible for good osteintegration of titanium implants4
increased interest of TiO,. At the beginnings of seventies
of the last century L. Hench [5,6], revealed results of his
experiments on bioglass. Since then silicon based or con-
sisting materials draw researchers and clinicians attention,
particularly in context of bone implant applications.

In this paper we modified surfaces of the metallic materi-
als due to improve their biological properties. We concen-
trated on coating of metallic materials with titanium dioxide
(TiO,) and silica (SiO,). The oxides were synthesised by
the sol-gel method. In available literature concerning this
matter many promising facts and information was described,
particularly in refer to reaction of materials with bone tissue
[7,8,27,30]. In specified environment on modified surface
of discussed materials might form hydroxyapatite layer. It
was observed that In vivo strong chemical bondings cre-
ated between oxide implant surface and apatite formations.
What is more important these processes are definitely more
pronounced when dioxides are made by sol-gel method
than other methods [9]. It is so because of low temperature
thermal treatment (500°C) in sol-gel method, numerous hy-
droxyl functional groups (Si-OH, Ti-OH) retain and they are
responsible for initiation apposition of calcium phosphate for-
mations [10,11]. Titanium and silicon dioxide rough surfaces
are hydrophilic, with negative surface charge, that are the
features influencing on intense protein adsorption (fibronec-
tin, vitronectin) on the implant surface. Adsorbed proteins
enable connection to cellular membrane integrins — a crucial
stage in process cellular adhesion [12-14]. Higher protein
adsorption increases cellular adhesion. High surface energy
of TiO, or SiO, coatings is an important feature positively
influencing their biological properties and in these materials
responsible for this phenomenon are numerous high energy
OH groups on their surface. After implanting biomaterial,
connective tissue capsule surrounds it. Around implants
with low surface energy the capsule is relatively thick - cells
instead to implant adhere to themselves, therefore, higher
surface energy results thinner the capsule [15].
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The object of presented research was in vitro preliminary

® o o o o @ o evaluation of biological properties, particularly cytotoxicity
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tests of metallic plates with modified surface. These plates
were made of titanium alloy or austenitic stainless steel.
Their surfaces structure were modified physically (rough
surface) and chemically (coated with sol-gel silica or titanium
dioxide). We assessed toxic influence of metallic samples
on fibroblast culture, mainly vitality and cell adhesion to
specimen.

Materials and methods

In the experiment we used metal round shaped plates of
9 mm in diameter and 1 mm thick. These plates acting as
basis for coatings were made of two different metal alloys.
First, austenitic stainless steel plate - samples, Fe/Cr18/
Ni10/Mo3 (alloy 316L), commonly applied and known for
very long time in clinical practice and second, titanium al-
loy plates - Ti4Al6V, the most frequently used implantation
materials in various medical disciplines and well known as
biocompatible material with excellent contact with bone tis-
sue, and above all distinguishing by splendid mechanical
properties. Sample surface was rough, we used two differ-
ent roughness; Ra (average roughness - arithmetic mean
distance between peaks and valleys of the surface from its
ideal form) R,=0,63 ym and R,=1,25 um. Each type of metal
plate was dip-coated by sol-gel silica and titanium dioxide.

The sol-gel method is a process of modifying material
surface by creating oxide coatings. It's based on hydroly-
sis of liquid precursors, condensation and aggregation
[29] (transformation of colloidal sols into solid gel). In our
experiment we used sol-gel method to synthesize the sols
and dip-coating method to lay on the substrates [28]. After
coating of the metallic substrates, thermal treatment (up to
500°C) was conducted.

For biological evaluation, test were conducted on cell
cultures of mouse fibroblast (lines 3T3/Balb received from
tissue bank of Institute of Immunology and Experimental
Therapy Polish Academy of Sciences in Wroctaw). All
procedures were conducted according to ISO Pr PN — ISO
10993-5 guidelines. Cells after defrosting (frozen in 10%
DMSO, in temperature - 176°C) were twice passed. We
used fluid culture medium consisting of - Minimum Essential
Medium + Hepes, 10% FCS - Fetal Calf Serum (CAMBREX,
Belgium), prepared solution produced by SIGMA (Germany)
composed of L-glutamin 1 mM/ml, penicillin 100 U/ml i
Streptomycin 100 ug/ml. Each specimen was culturing
in incubator (KENDRO) in following conditions; 5% CO,,
temperature 37°C, continuous humidifying.

To evaluate cytotoxicity we used direct tests, we put metal
samples - titanium alloy and austenitic stainless steel

In first experimental group we were testing plates without
coatings. Their surface were rough made by sand blasting,
we obtained two grades of roughness. In second and third
group we were testing metal samples coated by dioxide
layers, two different surface roughness titanium alloy plates
(group Il) and austenitic steel - 316L (group Ill) covered with
TiO, or SiO, coating (TABLE 1).

TABLE 1. Number of tested plates.

steel l\?il?)&lv(lig/)crw/ titanium alloy Ti4AIBV

Roughness uncoated | SiO, |TiO,| uncoated | SiO, | TiO,
R, 0,63 3 3 |3 3 3 | 3
R, 1,25 3 3 |3 3 3 | 3

Results

In first experimental group we evaluated influence on
fibroblast culture metal biomaterials without oxide coatings,
but rough surface — surface modified physically. Satisfactory
results were obtained in cultures with titanium alloy plates.
Both titanium plates favourably affected cells (PHOTO
1c,d), number of fibroblast was remarkably higher after 48
and 72 h than in control groups. On the contrary, fibroblast
cultures in contact with steel 316L (FIG. 1, PHOTO 1a and
b) were less numerous than in control and titanium groups.
After 48 h, in cultures with austenitic steel, particularly in
cultures with plate of surface average roughness 1.25, we
observed some cells detaching from chambers’ ground.

PHOTO 1. Microscopic images of fibroblast cultures
with austenitic steel and titanium alloy uncoated
plates after 24 and 72h.

plates coated with silica and titanium dioxide (both | -t
obtained by sol-gel method) or pure plates without
coatings - into mouse fibroblast (3T3/Balb) culture.
Each of 12 chamber in testing plate (FALCON)| "'
were seeded by 0,5x10° fibroblasts/ml. After 24 h
culture, cells adhered to the chambers’ ground, we
removed the old mediums placing fresh one. Then
metal plates were inserted into chambers. For each
of three experimental groups we created control |.
groups; fibroblast only with culture medium, without
any biomaterial. Each culture were conducted 72 h, oty
observations in optic microscope were made every 24
h, specimens were strictly described. We assessed

= b0
- = m
e ..-_l 1
o
o o ks __.-"
-
L
- Y |
- -
- -
L= -
- - = -J-
L L ___.-'
- _---
.ll.r'
[ r - — LLT Y

cell number, their morphology, proliferation, number
of necrotic cells. Cell number was determining in
Birkner chamber after trypan blue staining.

FIG.1. Comparison of | group results. Average numbers of
fibroblastic cells on mm? in cultures with austenitic steel and

titanium alloy uncoated plates in relation of time and specimen.
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After 72 h the process of detaching significantly increased;
we observed numerous cells floating, specially close to the
biomaterial specimen and fibroblast necrosis. In one case
(steel 316L, R, 1.25) cell necrosis reached 45% of total cell
number and average of all cultures for this specimen was
23.25% (FIG. 2).
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FIG. 2. Average percentage of necrotic cells du-
ring incubation with biomaterials and in control
groups.

Second experimental group consist of fibroblast cultures
and titanium plate with coated oxide layers SiO, and TiO,.
Cultures with these biomaterial specimens reached very
high numbers of cells (PHOTO 2 a,b), and these values
were quite similar to each other and not very distant to
control group (FIG. 3). We also noticed low percentage of
cell necrosis after 72 h of culture.
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FIG. 3. Results of Il group, Average numbers of
fibroblastic cells on mm? in cultures with titanium
alloy plates with surface coated TiO, and SiO, in
relation of time and specimen.

PHOTO 2. Microscopic images of fibroblast cultu-
res with austenitic steel and titanium alloy plates
coated TiO, or SiO, after 72 h. Solid dark areas on
the photos are metal plates, these photos allow
to observe reaction of fibroblast on direct contact
with biomaterials.
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FIG. 4. Results of Il group. Average numbers of
fibroblastic cells on mm? in cultures with austenitic
steel plates with surface coated TiO, and SiO, in
relation of time and specimen.

The averages of cell deaths presented on diagram (FIG.
2) are not higher than 1.75% of cell populations in all cultures
of this group. Favourably conditions were when titanium
with TiO, samples were placed in cultures; after 72 h cell
number in the culture with this specimen of average rough-
ness 0.63 reached 2.48x10%/mm? (in FIG. 2 there are only
averages of specimen groups). It was the highest result in
our experiment.

In the third group we examined influence of austenitic
stainless steel plates with oxide layers coatings on fibroblast
cultures. All metal specimens in this group inadequately
affect cell cultures, final fibroblast numbers were definitely
lower than in control and other groups after 48 and 72 h
(FIG. 4).

What's more important we observed that undesirable
effect on fibroblasts was even expressed stronger in steel
specimens with oxide layers coatings, than pure (uncoated)
austenitic steel. We observed after 24 h steel plates with
coatings inhibited cell proliferation, and also no fibroblast
growth was noticed next days (FIG. 4). In each culture cell
agglutinated, detaching from culture chamber base, shrink-
ing and not adhering to examining metal plates (PHOTO
2). Cell necrosis reached 67,5% of fibroblast populations
(FIG. 2).

In one of cultures where austenitic steel coated with sili-
con dioxide (R, 1.25) was tested after 48 h revealed massive
cell necrosis, without any noticeable reason. This particular
case reached 100% of cell deaths and influenced average
for the whole group. We suspected that contamination of
surface layer caused the incident. It seemed to be confirmed
by the fact that we used 6 chemically identical specimens
and necrosis occurred only in one culture.

Discussion

Materials which potentially might be use for implanting
purposes in medicine, before clinical trials begun it obliga-
tory to conduct wide range of pre-clinical trials to establish
some basic features like biocompatibility and biofunctional-
ity. Crucial in preclinical stage of research on biomaterials
are animal tests; good result of material evaluation in vivo,
in destined tissue let researcher begin clinical trials. Current
regulations require in vitro test only to establish material
cytotoxicity, however present achievements of in vitro cell
culturing techniques gives wide range of tests allowing
obtain much more information concerning future implant
properties and furthermore decrease amount of necessary
animal tests [16,17].

In this stage of our research we decided to determine
whether examining biomaterials are toxic. We chose direct
method toxicity testing - mouse fibroblast cells culture,
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because of their high sensivity on toxic factors in culture
medium. Balb mouse fibroblast cell lines are useful tool in
cytotoxity test because of definite and stabile cell phenotype,
not changing during successive passing on the contrary to
fresh isolated form tissue cells. We were comparing number
of cells in control groups (cultures only with medium) with
number of cells in cultures with metal plates. Differences
in cell count between particular groups let us draw conclu-
sions about grade of toxic influence of testing specimens
on fibroblasts. We observed that number of cells in cul-
tures with austenitic steel plates were lower than in control
groups. These plates however did not bring to cell necrosis
or strong inhibition of fibroblast proliferation in cultures with
uncoated steel plates, in each culture cells outhnumbered
initial cell counts (number). Not only dioxide coatings did
not improve culture result but even (also) worsen their
final results. Stainless steel (316L) is very commonly used
in orthopaedic surgery because of low material cost and
relatively good biocompatibility. Though implants made of
this material are usually time limited implants (for instance
osteosynthesis), thatis because the material in human tis-
sues corrodes, release iron, copper or chromium compounds
to local tissues and induce fibrous tissue capsule around
implant18. Vallet-Reg in his experiments demonstrated that
coatings created by sol — gel method on austenitic steel
316L do not inhibit enough corrosion processes as a result
of the reactivity between the Cr of the steel and the Si and
C of the chemical medium. Chromium from biomaterial
reacts with surface located silicon and carbon from culture
medium creating complex chemical compounds, leading to
form surface corrosion pits19. We assume that this process
is responsible for poorer results in groups testing stainless
steel 316L coated by silicon dioxide.

All titanium plates; uncoated and coated influenced very
favorably on fibroblast cultures. We concluded no toxic effect
on fibroblasts and even proliferation stimulation in titanium
SiO2 coated. Dieudonne and co-workers compared number
of rat marrow cells in 5 days culture with uncoated and TiO,
coated titanium alloy. Numbers of cells in their experiments
after 3 and 5 days were the highest in uncoated titanium
group, but only little less in dioxide layer coated. Authors
used fresh extracted cells which were heterogenic, there-
fore their results were in some groups diverse20. Other
authors [21,22], and our current experiments confirmed clear
stimulating effect of titanium alloy TiO, coated on fibroblast
proliferation during simultaneous culture, also silicon dioxide
surface layers on titanium alloy basis similarly favourably
affect fibroblast culture. It is probably related to SiO, dis-
solving in surrounding fluid and direct stimulating effect on
fibroblasts — proliferation, protein synthesis. However this
process reveal enough intensity with complex layers for
instance TiO,/SiO,. Pure SiO, coatings dissolve too quick,
not seldom leading to cytotoxic effect.

In present experiment we did not evaluate or even ob-
serve cells on the surface of testing biomaterials. However
observing cell activity nearby the implant edge, we noticed
that cell density in direct specimen contact is the highest
in groups with titanium alloy plates coated TiO, and SiO,
(PHOTO 2 a and 3b). These observation were confirmed
in other authors works. Sol — gel titanium dioxide surface
layers increased fibroblast's and osteoblast’s adhesion,
they also increased hydroxyapatite formation, causing the
biomaterial more biocompatible [21,23]. It is connected
with earlier commented (in introduction) hydrophilic, protein
absorbable and cell friendly chemical structure of testing
material surface.

Metal implants coated by testing surface layers were
designed as bone implants. However effect on contact with
skin, gums or other soft tissues is of similar importance.

Connection between implant and soft tissues has particular
importance in dentistry but also in orthopaedics, trauma
surgery (e.g. external fixators) or patients with prolonged
vascular access (e.g. dialysed). Very few reports concern-
ing sol - gel TiO, and SiO, biological properties were carry
out on fibroblasts cultures. Our current experiment provided
data demonstrating very good tolerance of titanium plates
with sol-gel oxide layers on fibroblasts. Therefore we might
conclude that implanted biomaterials into soft tissue con-
taining fibroblasts as a basic cell element would also react
favourably. There are scientific reports that TiO, coated ma-
terials comparing to austenitic steel (316L) or non modified
surface titanium implants, in vivo, provoke relatively lower
local inflammatory response, and cause better implant
integration with surrounding tissue — both cellular and non-
cellular tissue elements [24].

Many researchers observed that on smooth surfaces cell
adhesion is poorer. On the contrary to irregular, rough or
porous surfaces, smooth surfaces result in decreased cell
proliferation, differentiation and specific function [25,26].
Certainly dynamics of these processes depend on histologi-
cal cell type. In our present experiment we did not observed
influence of roughness on results. The method and project
of the experiment unfortunately limited our observation in
this matter. Each specimen was located into existing cell
culture and we did not observe cell reaction on material
surface, only in their surroundings. Therefore we did not
evaluate number and strength of adherent cells.

There are lots of method of implant surface modifications.
Generally we distinguish them on biochemical modifications
— lie on attaching biological active organic compounds,
physico — chemical modifications — changing of chemical
composition and physical properties like microstructure,
surface topography or corrosion resistance. Our tested
metal specimens were modified physically and chemically.
To improve surface properties we applied sol — gel method,
the method becomes more and more popular because it is
simple, cheap, allow to form coatings on different shaped or
structured materials. The method also let control on chemi-
cal composition of the layer, allow enrich it with additional
compounds resulting in multicomponent layer. Important
features of sol - gel coatings are their mechanical properties;
high durable and strong adhesion to basis.

This paper is early report regarding our research on
biological properties of new complex biomaterials. Very
good results, above all concerning TiO, and SiO, coatings
on titanium alloy implants encourage to attend wider re-
search in vitro, especially influence on bone cells of these
materials.

Conclusions

Uncoated austenitic steel plates (316L) did not reveal
cytotoxity, but slightly inhibited fibroblasts proliferation. TiO,
and SiO, coated austenitic steel plates clearly inhibited fi-
broblasts proliferation, did not led to cell necrosis, but their
presence unfavourably influence the culture.

Titanium alloy plates TiO, coated were inert for fibroblasts
— without cytotoxic effect, but no cell proliferation increased.
Titanium alloy plates SiO, coated and pure titanium alloy (un-
coated) created the best environment for fibroblast culture,
we obtained increase of fibroblast proliferation, particularly
titanium with SiO,.
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