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Abstract

In this work the process for the manufacture of
polycaprolactone fibres containing hydroxyapatite
nanoparticles by melt spinning method was develo-
ped. The effect of nanohydroxyapatite content on the
fibre structure and properties was investigated with
FTIR, SEM, DSC, TGA methods. The mechanical
properties of obtained fibres enable further processing

to scaffolds by nonwoven technologies.

Keywords: PCL fibres, melt spinning, scaffolds, bone,
tissue engineering

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 2-4]

Introduction

Composite fibres comprising a biodegradable polymeric

matrix with bioactive filers show considerable promise in the
field of tissue engineering, potentially as nonwoven scaffold
for bone regeneration.

Poly(e-caprolactone) (PCL) is a biodegradable, semic-
rystalline aliphatic polyester which has been regarded as
non-toxic and tissue compatible and was approved after

extensive testing by the US Food and Drug Administration

(FDA) to produce a number of medical and drug devices
[1-2]. PCL can be transformed by melt spinning into fibers
for subsequent fabrication of three dimensional scaffolds

for bone tissue engineering applications. Unfortunately,

PCL has an intrinsic hydrophobic chemical nature, and its

poor interaction with biological fluids unables cells adhesion

and proliferation [3-4]. Incorporation of synthetic nano-hy-

droxyapatite (n-HAp) into the fibrous polymer matrix can

enhance biological properties (such as bioactivity) of the

scaffold. Bioactive material in biological environment should

be covered with apatite, similar to the natural one present

in bones, which allows for bonding of biomaterial with bone.

It is believed that the appearing of apatite on the implant
surface (the process known as bioactivity) is leading to the
formation of chemical bonds at the implant - bone interface
[5-6]. It has been proven that the HAp, promotes osteoblast

adhesion, differentiation and proliferation, osteointegration
and deposition of calcium-containing minerals on its surface,
which lead to enhanced formation of new bone tissue within
a short period of time [7].

The aim of the present study is to develop a process for
the manufacture of polycaprolactone fibres containing hy-
droxyapatite nanoparticles, as well as to assess the effect of

hydroxyapatite content on the fibre structure and properties.

Materials and Methods

Fibre production

Polycaprolactone (Sigma-Aldrich) having a molecular
weight of 70 000 - 90 000 g/mol was used in the study.
Nano-hydroxyapatite was produced at the AGH-UST (Kra-
kow, Poland). An average size of the n-HAp particles was
23 nm. PCL/n-HAp fibres were extruded from the melt using
a prototype laboratory spinning machine PROMA (Torun,
Poland). The applied forming equipment was a one-screw
and one-headed extruder with an electric heating system.
Its mass cylinder consist of two heating zones: supplying
and mixing, respectively. The screw of the extruder has
a characteristic roll shape crown of a cone enabling an ef-
fective process of mixing the components in the melt. Screw
parameters are: diameter D,=55 mm and D,=21 mm, length
L=245 mm. A polymer melt is pressed from the extruder to
the spinning head equipped with a separate heating circuit,
a passing-screw (D,=55 mm, L=110 mm) and an exchange-
able spinning die. Fibres were extruded from the melt with a
temperature of 170°C and were spun with a take up velocity
of 247 m/min. Nano-hydroxyapatite (5 w/w%) was added
to the polymer powder before melting. The receiving of
masterbatch of PCL/n-HAp, before the principal process
of forming fibers was applied. The other parameters of the
process of forming: rotation of the extruder screw and passer
9 and 10 rpm, respectively.

Methods

The surface morphology of the composite fibres was
examined using scanning electron microscopy (SEM, Jeol
JSM 5500). The average fibers’ diameter was estimated from
the SEM images. Chemical characteristics of the fibres were
evaluated by FTIR method using spectrophotometer Nicolet
6700. The spectra were recorded at the range of 400-4000 cm'*
using at least 64 scans and 4 cm'resolution. The mechani-
cal properties of electrospun samples were measured by
uniaxial testing machine (Zwick-Roell Z2.5.). All tensile tests
were done on single fibre samples. The individual fibres
were mounted on paper tabs, with a central cut-out that gave
a gauge length of about 25 mm. The tab was gripped in the
jaws of the testing machine and, prior to testing, cuts were
made from each side to the central cut-out.

Thermal properties of studied fibres were estimated by
Differential Scanning Calorimetry (DSC) and Thermogravi-
metric Analysis (TGA) methods. Calorimetric investigations
were carried out on a TA Instruments Thermal Analysis
System 5100 equipped with a MDSC Calorimeter 2920 at fol-
lowing conditions: heating rate 10°C/min, nitrogen gas flow
(40 ml/min), temperature up to 300°C. Thermogravimetric
measurements were done using TA Instruments Q 500 TGA
Analyzer up to 800°C at the other conditions mentioned
above. The thermograms were evaluated by means of the
Universal V2.6D (TA Instruments) software.

Results and Discussion

The microstructures of the pure PCL and n-HAp modi-
fied PCL fibres (PCL/n-HAp), produced by melt spinning
process, are presented in FIG. 1. Hydroxyapatite ag-
glomerates are clearly visible on the surface of the PCL/
n-HAp fibres (FIG. 1b). The distribution of fibres diameter
is shown in FIG. 1c. Polycaprolactone fibre diameter is
in the range of 28-53 um, while the calculated average
diameter for the PCL fibres is 35.6 £10 ym. In the case
of composite fibers, the PCL/n-HAp fiber diameter is in
the range of 19-53 ym and average diameter is slightly
smaller (31.4 7 ym). FTIR spectra recorded for PCL,
PCL/n-HAp and n-HAp samples are presented in FIG. 1d.
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FIG. 1. Microstructure of (a) polycaprolactone fibres (PCL); (b) polycaprolactone fibres modified with hydroxy-
apatite (PCL/n-HAp); (c) Fiber diameter distribution for PCL and PCL/n-HAp fibers; (d) The comparison of FTIR

spectra of PCL, PCL/n-HAp and n-HAp samples.

The most important characteristic bands for polycaprol-
actone are shown in TABLE 1. FTIR analysis confirmed
apatite presence in the PCL matrix. Typical force-elongation
curves for the PCL and PCL/n-HAp fibers are presented in
FIG. 2a,b. The highest value of tensile force (0.24 N) was
observed in the case of pure PCL fibres whereas the larg-

TABLE 1. Assignment of FTIR bands for poly-
caprolactone.

Wavenumber [cm™] Type of vibration

est elongation (about 220 mm) was observed in the case 2949 CH,, asymmetric, stretching
of composite fibres (PCL/n-HAp). Tensile strength for both : -
samples is similar (FIG. 2c). The mechanical properties 2865 CH,, asymmetric, stretching
of obtained fibres enqble further processing to scaffolds by 1727 S0, sk
nonwoven technologies. DSC investigations revealed the
quite good thermal stability of PCL melt irrespective of modi- 1293 C-0, C-C, stretching
fication with n-HAp up to 300°C and the distinct decrease
of the melting enthalpy value in the case of fibres with 1240 C-0O-C, asymmetric, stretching
n-HAp in respect to PCL fibres without the modifier (FIG. 3). ; )
The results of TGA measurements showed one-stage ther- 175 C-O-C, symmetric, stretching
mal decomposition of PCL and PCL/n-HAp fibres with the ] _ .
maximum at 401°C (FIG. 4). 1157 C-O, C-C, stretching
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FIG. 2. (a-b) Force-elongation curves obtained from tensile tests performed on melt spun PCL and PCL/n-HAp
fibers; (c) Tensile strength of melt spun fibers.
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FIG. 4. TGA curves of melt spun PCL and PCL/n-
HAp fibers.
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Conclusion

The results obtained in this paper indicated that incor-
poration of the n-HAp particles in the polymer matrix during
melt spinning process induced interesting changes in the
material surface morphology. SEM observations and FTIR
analysis may possibly suggest the presence of an apatite on
the surface of fibres. The mechanical properties of obtained
fibres enable further processing to scaffolds by nonwoven
technologies. Our preliminary study suggests that the PCL/
n-HAp fibres may be potentially useful in tissue engineering
applications, particularly as three dimensional substrates
for bone growth.
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Streszczenie

Celem pracy byto dokonanie analizy wptywu ilo$ci
materiatu przetapianego wtérnie dodanego do fabry-
cznie nowego stopu na wtasciwosci mechaniczne
i mikrostrukture stopéw stomatologicznych CoCrMo
oraz NiCrMo. Stopy te wykorzystywane sg w stoma-
tologii do wytwarzania podbudéw metalowych protez
czes$ciowych. Ze wzgleddéw ekonomicznych wiekszos¢
laboratoriow protetycznych korzysta z tzw. ztomu
poprodukcyjnego jako czesci wsadu do kolejnego
procesu odlewania protez. Ztom ten stanowi¢ mogg
metale lub ich stopy, ktére byty juz raz uzyte w proce-
sie odlewania, jak réwniez pozostatosci po obrobce
protetycznej. Doniesienia literaturowe wskazuja, iz
procedura ta moze powodowac zmiane wfasciwosci
mechanicznych i mikrostrukturalnych uzyskanych
odlewdw i wptywac na koncowg jako$¢ wytworzonych
protez. Praca ta powstata w odpowiedzi na problem
uzyskiwania réznych wynikow przez badaczy.

Jako probki do badan zastosowano jednokrotne
przetopy stopu kobaltu i niklu o zawarto$ci wyjsciowej
odpowiednio: 100, 50, 25% stopu fabrycznego oraz
technologie odlewania od$rodkowego.

Wykonano prébe zginania, pomiar makrotwardosci
oraz badania mikrostruktury. Dla badanych stopow
zaobserwowano zmiane badanych wtasciwosci
mechanicznych, w zaleznosci od udziatu odpaddéw
poprodukcyjnych. Zidentyfikowano typy faz wystepu-
Jgce strukturze badanych stopow.

Stowa kluczowe: stopy kobaltu, stopy niklu, bioma-
teriaty, ztom poprodukcyjny, twardos$¢, wegliki

[Inzynieria Biomateriatow 118 (2013) 5-11]

Wprowadzenie

Biomateriaty metalowe w tym stopy odlewnicze przez
szereg lat stosowane byly w protetyce stomatologiczne;.
Stopy metali nieszlachetnych ze wzgledu na nizszg cene
wyparty popularne niegdys stopy ztota. Pomimo pojawienia
sie doniesieh naukowych o szkodliwym wptywie niektérych
metali na organizmy zywe, z powodu braku niemetalo-
wych materiatéw zastepczych, wykazujacych podobne
wiasciwosci wytrzymatosciowe i spetniajgcych wymagane
kryteria technologiczne oraz ekonomiczne, nadal zachodzi
koniecznos¢ implantowania elementéw ze stopow metali,
wykonanych w catosci lub czesci.

COMPARISON OF MECHANICAL
PROPERTIES AND MICRO-
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SCRAP APPLICATION
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Summary

The aim of this study was to analyze the impact
of the amount of remelted material added to the new
alloy on mechanical properties and microstructure of
CoCrMo and NiCrMo dental alloys. These alloys are
used to manufacture the metal partial frameworks of
the dental prostheses. For economic reasons, most
dental laboratories use a post-production scrap as part
of the batch for the next process of casting dentures.
This scrap are metals or their alloys, which have al-
ready been used once in the casting process, as well
as the residues after prosthetic treatment. Literature
reports suggest that this procedure affects the mecha-
nical and structural properties and could affect the
quality of the final prosthesis. This work was created
in response to the problem of getting different results
by the researchers.

As the test sample disposable cobalt and nickel
alloys were used with a starting composition: 100, 50,
25% of the brand new material and centrifugal casting
technology was applied.

Bending test as well as macrohardness test and
microstructural analysis were performed. For tested
castings changes of the mechanical properties were
noticed depending on the amount of postproduction
scrap in castings. The types of phases occurring in the
alloys microstructures were also identified.

Keywords: cobalt alloys, nickel alloys, biomaterials,
post-production scrap, hardness, carbides

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 5-11]

Introduction

Biomaterials including metal casting alloys for many years
were used in prosthetic dentistry. Base metal alloys due
to lower prices displaced the formerly popular gold alloys.
Despite the of scientific reports about the harmful effects of
certain metals on living organisms and, due to lack of non-
metallic material substitution, exhibiting similar mechanical
properties and meeting the required technological and
economic criteria, there is still a need to implant elements
in whole or in part made of metal alloys.

Despite the development of implants, fixed partial den-
ture: a crown, bridge or skeletal denture, remains one of the
most functional and economical restorations in Poland [1].
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Z najbardziej funkcjonalnych i ekonomicznych uzupetnien
protetycznych w Polsce [1].

Podbudowy metalowe tych protez odlewane sg po-
wszechnie ze stopéw na osnowie niklu (korony, mosty
stomatologiczne), protezy szkieletowe natomiast wykonuje
sie gtébwnie ze stopdw na osnowie kobaltu.

Niepowodzenia kliniczne w przypadku odlewanych
protez czesciowych wynikajg przede wszystkim z braku
poprawnosci i precyzji projektowania uzupetnienia (gtéwnie
w przypadku protez szkieletowych) oraz zaniedbania proce-
dur laboratoryjnych takich jak: technika wytapiania i odlewa-
nia. Dane literaturowe oraz praktyka lekarzy stomatologéw
wskazujg réwniez, ze na jakos¢ uzupetnien protetycznych
moze wptywaé stosowanie do odlewania materiatow po-
wtornie przetopionych [2-10]. Wykorzystywanie tzw. ztomu
poprodukcyjnego to czesta praktyka obnizajgca koszty
w pracowniach protetycznych. Materiat z ,recyklingu”
stanowi¢ mogg zaréwno metale lub ich stopy, ktére juz
raz byly uzyte w procesie odlewania (np. elementy uktadu
wlewowego), jak i pozostatosci po obrébce protetyczne;.
Zdania producentdéw i naukowcow w tej sprawie sg jednak
podzielone. Wielu producentéw stopow dentystycznych
dopuszcza stosowanie przetopow wtérnych, z udziatem
co najmniej 50% materiatu nowego i z zastrzezeniem, ze
odpady poprodukcyjne pochodza z tej samej partii. Istnieje
tez grupa producentéw, ktéra nie dopuszcza materiatow
powtoérnie przetopionych, badz nie podaje zadnych infor-
macji dotyczacych wykorzystania stopow dentystycznych
uzyskanych z recyklingu.

Raporty naukowe wskazujg, iz wiasciwosci ponownie
przetopionych stopow moga wykazywac pewne roznice
w stosunku do stopow fabrycznie nowych, co spowodowane
jest zmiang sktadu chemicznego i mikrostruktury. Jak dotad
brak jest jednoznacznej opinii wérod autoréw prac badaw-
czych prezentowanych w literaturze [7-11].

Istnieje takze grupa naukowcow podkres$lajgca nieko-
rzystny wptyw stosowania ponownych przetopien na odpor-
no$¢ korozyjng nowopowstatych stopdw oraz obnizenie wy-
trzymatosci potaczenia metal-porcelana dentystyczna po za-
stosowaniu odlewow zawierajgcych przetopy wtérne [12-16].
Wiekszos$¢ autorow publikaciji formutujac jedynie wnioski
praktyczne, wigze technologie z wtasciwosciami mechanicz-
nymi i nie opisuje zjawisk fizycznych wywotujgcych zmiany
wtasciwosci stopdéw z dodatkiem przetopow wtdrnych.
W pracy przedstawiono wyniki badan poréwnawczych
mikrostruktury i wybranych wtasciwosci mechanicznych
stopow kobaltu i niklu z udziatem ztomu poprodukcyjnego.

Materialy i metody

Do badan zastosowano dwa stopy stomatologiczne:

1. Stop na osnowie kobaltu: Wironit extra-hard firmy Bego
0 nominalnym skfadzie chemicznym (masowo) 63% Co,
30% Cr, 5% Mo, 1,1% Si oraz Mn<1% i C<1% [17]. Stop
ten przeznaczony jest do odlewania protez szkieletowych,
protez klamrowych i protez mocowanych na zasuwy, rygle
i zatrzaski.

2. Stop na osnowie niklu: Heraenium NA o nominalnym skta-
dzie chemicznym (masowo) Ni-59,3%, Cr-24%, Mo-10%,
Fe-1,5%, Mn-1,5%,Ta-1,5%, Si-1,2%, Nb-1,0% [18]. Stop
ten przeznaczony jest do odlewania koron i mostéw, lico-
wanych ceramika, kompozytem lub akrylem.

Ze stopu CoCrMo i NiCrMo wykonano odlewy stosujac
jednokrotne przetopy o skfadzie wyjsciowym odpowiednio
100, 50, 25% stopu fabrycznego. Formy ceramiczne wyko-
nano metodg wytapianych modeli.

Metal substructure of these prostheses are generally cast
on nickel alloys (crowns, dental bridges), while the skeletal
dentures are mainly made on the cobalt alloys.

Clinical failures in the case of cast partial dentures are
mainly due to the lack of accuracy and precision design of
this restoration (above all in partial dentures) and neglect
of laboratory procedures such as melting and casting tech-
nique. Literature data and practice dentists also indicate that
the quality of the restorations may affect the use of recycled
materials for casting [2-10]. The use of post-production scrap
is a common practice of decreasing costs in the prosthetics
laboratories. The material of the “recycling” can be either
metals or their alloys, which had already been used in the
casting process (for example: elements of casting gat-
ing system) and the residues after prosthetic treatment.
However producers and researchers opinions in this case
are divided. Many manufacturers of dental alloys allows the
use of once remelted alloys secondary, but not less than
with 50% addition of the new material and they provide
that the material must come from the same batch. There is
also a group of manufacturers that do not allow remelted
material, or does not provide any information on the use of
dental alloys obtained from recycling.

Scientific reports indicate that the properties of the
remelted alloys may show some differences in relation to
the brand new alloys, what is caused by changing of the
chemical composition and microstructure. However, no
clear opinion of the authors of the research was presented
in the literature [7-11].

According to [12-14] remelting may results in lower
mechanical properties and corrosion resistance. Moreover
authors [15,16] indicate a decrease of strength of the metal
- dental porcelain bond after using casts containing remelted
materials. Most scientists formulating only practical conclu-
sions combine applications of technology with mechanical
properties and they do not describe the physical phenomena
that cause changes in the properties of alloys with addition
of post-production scrap. In this work the results of compara-
tive studies of the microstructure and selected mechanical
properties of cobalt and nickel matrix alloys with addition of
post-production scrap were presented.

Materials and Methods

For the study two dental alloys were used:

1. The cobalt matrix alloy: Wironit extra-hard (Bego); a nomi-
nal composition (by mass) 63% Co, 30% Cr, 5% Mo, 1.1% Si
and Mn <1% C <1% [17]. This alloy is used for casting
partial dentures, clamp dentures and dentures mounted on
bolts and fasteners.

2. The nickel matrix alloy: Heraenium NA; a nominal com-
position (by mass) of Ni-59.3%, Cr-24%, Mo-10%, Fe-1.5%,
Mn-1.5%, Ta-1.5%, Si-1.2%, Nb-1.0% [18]. This alloy is used
for casting crowns, bridges, facing by ceramic, composite
or acrylic.

The castings were made from the CoCrMo and NiCrMo
alloy using a disposable alloy with a starting output composi-
tion of 100, 50, 25% of brand new material. Ceramic forms
were made using melted models method.

Casting was performed using a centrifugal casting induc-
tion foundry - ROTOCAST of Roko Dental Equipment using
ceramic crucibles. After removing the ceramic investment
material and cutting off the material from the gating system
the surface of samples was blasted. The whole process of
implementation of the samples was carried out in a profes-
sional dental laboratory according to procedures used in
the manufacture of metal partial dentures.



Odlewy wykonano przy uzyciu odsrodkowej odlewarki
indukcyjnej ROTOCAST firmy Roko Dental Equipment sto-
sujac tygle ceramiczne. Po usunieciu skorupy ceramicznej
i odcieciu elementéow ukfadu wlewowego powierzchnie
probek piaskowano. Caty proces wykonania prébek prze-
prowadzony byt w warunkach profesjonalnej pracowni
protetycznej wedtug procedur stosowanych do wytwarzania
podbuddéw protez czesciowych.

Pomiary twardosci wykonano na zgtadach poprzecz-
nych i wzdtuznych przy uzyciu twardosciomierza Vickersa
FV-700 z automatycznym systemem ARS 900 firmy Future
- Tech Corp i przy obcigzeniu 98,07 N. Dla kazdego wytopu
wykonano 20 pomiardow.

Prébe zginania trzypunktowego wykonano na maszynie
wytrzymatosciowej Zwick Z100, wyposazonej w gtowice po-
miarowg 500 N. Prébki miaty postac¢ prostopadtosciennych
ptytek o wymiarach 25x3x0,6 mm. Proby zginania prze-
prowadzono na 8 probkach z kazdego wytopu. Odlegtosé
miedzy podporami wynosita 20 mm, a $rednica wateczkow
podpierajacych probke wynosita 2 mm. Badania realizowano
z posuwem 1,5 mm/min. Mikrostrukture zgtadéw obserwo-
wano przy uzyciu mikroskopu optycznego Nikon MA200
jak réwniez skaningowego mikroskopu elektronowego Carl
Zeiss Ultra Plus. Zgtady trawione byty woda krélewska.

Wyniki i dyskusja

Twardos¢ HV10 prébek wykonanych ze stopu Wironit
osigga warto$¢ srednig 380, czyli nieco wyzszg od 375,
deklarowang przez producenta. Dla stopu Heraenium NA,
wartosci te wynoszg odpowiednio 210 i 185. Wartos¢ od-
chylenia standardowego - dla stopu Wironit extra-hard nie
przekracza 4,5%, natomiast dla stopu Heraenium NA nie
przekracza 3,55%. Poréwnanie wyzej oméwionych wynikéw
przedstawia RYS. 1. Za pomoca testu Lillieforsa i testu W
Shapiro-Wilka wykazano, iz nie ma podstaw do odrzucenia
normalnosci rozktadéw - prawdopodobienstwo testowe
p jest wieksze od przyjetego poziomu istotnosci a=0,05.
Test — T dla préb zaleznych wykonany programem STATI-
STICA firmy StatSoft pokazuje znaczace réznice pomiedzy
grupami probek wykonanych z zawartoscig 100% i 50%,
stopu fabrycznego, zaréwno dla stopu Wironit i Heraenium
NA. Istotne réznice wykazano rowniez pomiedzy grupami
probek, z udziatem 50% a 25% fabrycznego stopu Hera-
enium NA (p<0,05).

Wyniki pomiarow wytrzymato$ci na zginanie przedsta-
wiono na RYS. 2 oraz w TABELI 1. W przypadku stopu
Wironit najwyzszg wytrzymatos¢ stwierdzono dla stopu
fabrycznego. Dodatek ztomu poprodukcyjnego powoduje
obnizenie tej wytrzymatosci (o okoto 7,2% dla materiatu
zawierajgcego 50% stopu fabrycznego i o okoto 4,8%
dla materiatu zawierajgcego 25% stopu fabrycznego).
W przypadku stopu Heraenium NA zauwazono tendencje
odwrotng. Dodatek ztomu poprodukcyjnego powoduje
zwiekszenie wytrzymatosci na zginanie (o okoto 11,3% dla
materiatu zawierajgcego 50% stopu fabrycznego i o okoto
18,4% dla materiatu zawierajgcego 25% stopu fabryczne-
go). Analizujac odchylenie standardowe oraz wspotczynnik
zmiennosci, oba badane stopy wykazujg wzrost zmiennosci
wynikow wraz z rosngcym udziatem ztomu poprodukcyjnego
w stopie, za wyjatkiem przypadku: 25% materiatu fabrycz-
nego dla stopu Heraenium NA. Moze by¢ to spowodowane
pewnymi trudno$ciami wykonania powtarzalnych elementow
z wiekszym udziatem ztomu poprodukcyjnego, bedacymi
przyczyna np. wad odlewniczych. Stwierdzenie to wymaga
jednak weryfikacji poprzez badania rentgenowskie.

Hardness measurements were performed on Vickers
hardness tester FV-700 with automatic ARS 900 system
from Future - Tech Corp., at a load of 98.07 N for transverse
and longitudinal specimens. The 20 hardness measure-
ments for each melt were performed.

Three-point bending test was performed on a Zwick Z100
machine equipped with a 500 N measuring head. Samples
were in the form of rectangular plates with dimensions of
25%x3x0.6 mm. For bending tests 8 items for each type of
melt were used. The distance between the supports was
20 mm, and the diameter of the rollers supporting the
sample was 2 mm. The study was conducted at the feed
rate of 1.5 mm/min. Microstructure of the specimens was
observed using an optical microscope Nikon MA200 as
well as scanning electron microscope Carl Zeiss Ultra
Plus. Metallographic specimens were etched by aqua
regia.

Results and Discussion

The hardness HV10 of the samples made from both
alloys reaches an average value slightly higher (380) than
it the one declared by the manufacturer - 375 for Wironit
extra-hard alloy and (210) 185 for Heraenium NA alloy.
Standard deviation for Wironit extra-hard alloy does not ex-
ceed 4.5%, while for the alloy Heraenium NA does not ex-
ceed 3.55% Comparison of the results is shown in FIG. 1.
Using the Lilliefos and Shapiro-Wilk test, it was shown
that there is no reason to reject the normal distribution
- the probability test p is greater than the accepted level
of significance a = 0.05. T-Test for dependent samples,
made using STATISTICA program from StatSoft Com-
pany, shows significant differences between the groups
of samples made of a material containing 100% of the
new alloy and the samples containing 50% of a brand
new alloy for Wironit extra-hard as well as for Heraenium
NA. Significant differences were also found between the
groups of samples of 50% and 25% of the brand new alloy
Heraenium NA (p<0.05).

Results of bending strength tests are shown in FIG. 2
and TABLE 1. For Wironit extra-hard alloy the highest
value (of bending strength) was found for the samples
made of the brand new alloy. The decrease of this value
in the case of samples containing 50% and 25% of brand
new alloy was observed (for 50% of brand new alloy at
the level 7.2% and for 25% of brand new alloy at the level
4.8%). In the case of Heraenium NA the opposite tendency
was observed. Addition of the post-production scrap in-
creases the bending strength (for 50% of brand new alloy
in the range 11.3% and for 25% of brand new alloy about
18.4%. Analyzing the standard deviation and coefficient of
variation, both tested alloys show an increase in variability
with increasing participation in post-production scrap rate,
except for the case of 25% of the brand new material for
the Heraenium NA alloy. It may be due to some difficulties
in manufacturing repeatable elements containing higher
proportion of post-production scrap, which are the cause
of for example casting defects. This statement, however,
requires verification by X-rays study.
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RYS. 1. Poréwnanie wartosci twardosci stopéw z r6znym udziatem procentowym nowego stopu:
a) Wironit extra-hard, b) Heraenium NA.

FIG. 1. Comparison of hardness of the alloys with different percentage amount of new alloy:
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alloys (Wironit extra-hard and Heraenium NA), depending on the participation of the brand new alloy in castings.
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Badania mikrostruktury prébek ze stopu Wironit extra-
hard wskazuja na ich strukture dendrytyczng (RYS. 3a,b,c);
gruboziarnistg - prezentowang szerzej w pracy [19].
Wydzielenia ciggte w przestrzeniach miedzydendrytycz-
nych sg efektem krystalizacji pierwotnej [20]. Odlewy z
udziatem ztomu charakteryzujq sie podobng mikrostrukturg,
(RYS. 3b,c). Nie zaobserwowano wtracen, ktére mogtyby
pochodzi¢ z zanieczyszczenia wsadu czastkami materiatu
ceramicznego formy. Analiza mikrostruktury na mikroskopie
skaningowym (RYS. 4a) pokazuje, ze wydzielenia w stopie
Wironit extra hard majg charakter blokowy o roztozeniu
pasmowym — co szerzej zostato opisane w pracy Mineta
i wsp. [21]. Autorzy tej pracy wykazali, ze sg to obszary
dwufazowe weglika M,;C; i roztworu a. W obszarach,
w ktorych wystepujg wydzielenia blokowe dominuje chrom,
co wskazuje na znaczny udziat tego sktadnika w wegliku
M,;Cq [22-24]. Wegliki te majg zréznicowany, nieregularny
ksztalt i wystepuja na granicach ziaren oraz w obszarach
miedzydendrytycznych.

Wedtug badan autoréw [21,25] drobne wydzielenia we-
glika M,,C; moga przyjmowac ksztatt ptytek a ich morfologia
powigzania jest z szybkoscig chtodzenia stopu. Ptytkowa
budowa ramion, udziat ilosciowy, morfologia oraz sposéb
rozmieszczenia wydzielen w stopach o réznej ilosci ztomu
mogg mie¢ wplyw na obserwowang zmiane wtasciwosci
wytrzymatosciowych. Potwierdzenie tego wniosku wymaga
przeprowadzenia szczegotowych badan ilosciowych opar-
tych na analizie obrazu.

Mikrostruktura odlewanych prébek ze stopu Heraenium
NA (RYS. 3d,e,f) jest bardziej jednorodna i drobnoziarnista
w poréwnaniu do stopu Wironit. Zaobserwowano nielicz-
ne, ciggte wydzielenia miedzydendrytyczne na tle fazy y
(roztworu statego o sieci A1) [26], rozmieszczone wzdtuz
granic krystalitéw. Wydzielenia te - podobnie jak w stopie na
osnowie kobaltu - majg charakter blokowy o budowie eutek-
tycznej (RYS. 4b). Obrazy mikrostruktury probek ze ztomem
poprodukcyjnym charakteryzuja sie zblizong mikrostruktura.

b

=

Microstructure evaluations of samples of Wironit extra-
hard alloy show their dendritic structure (FIG. 3a,b,c); coarse
- presented in more detail in the work [19]. Continuous
separations in interdendritic spaces are the result of primary
crystallization [20]. Castings with scrap are similar in micro-
structure (FIG. 3b,c). Inclusions which could be derived from
the contamination load of the particles of the ceramic form
were not observed. Microstructural analysis obtained from
scanning electron microscopy (FIG. 4) shows that the pre-
citipations of the alloy of Wironit extra hard have blocky type
character - described among others by Mineta et al. [21].
The morphology of the blocky type precipitates shows the
striped nature. The authors of this study have shown that
these are the areas of two-phase: M,,C, carbide and the
a solution. In the blocky type precipitates areas the pres-
ence of chromium is dominant, which indicates significant
contribution of chromium in M,;C, carbide [22-24]. These
carbides are different, irregular in shape and occur at grain
boundaries and in interdendritic areas. According to the
studies [21,25], fine M,;C; carbide separation may take the
form of a lamella and their morphology could be related
with cooling rate of the alloy. Lamellar structure, quantity,
morphology and arrangement of the precipitates in alloys
with different amounts of scrap metal can affect observed
change of the mechanical properties. Confirmation of this
conclusion requires a detailed quantitative study based on
image analysis.

Microstructure of cast alloy samples of Heraenium NA
(FIG. 3d,e,f) has a relatively high homogeneity and finer
grain structure than the Wironit extra hard alloy. A few in-
terdendritic, continuous natured precipitations distributed
along the borders of crystallites, with y phase background
(solid solution for crystal lattice A1) were observed [26].
Precipitation of these — similarly like in the cobalt matrix
alloy have eutectic blocky type nature (FIG. 4b). Images of
the samples with the post-production scrap addition have
a similar microstructure.

c

RYS. 3. Struktura stopow: a) Wironit extra-hard o zawartosci 100% materiatu nowego, b) Wironit extra-hard
o zawartosci 50% materiatu nowego, c) Wironit extra-hard o zawartosci 25% materiatlu nowego, d) Heraenium NA
o zawartosci 100% materialu nowego, e) Heraenium NA o zawartosci 50% materialu nowego, f) Heraenium NA

o zawartosci 25% materiatu nowego.

FIG. 3. Microstructure of alloys: a) Wironit extra-hard containing 100% of new material, b) Wironit extra-hard with
50% new material, c) Wironit extra-hard containing 25% of new material, d) Heraenium NA containing 100% of
new material, e) Heraenium NA with 50% new material, f) Heraenium NA containing 25% of new material.
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RYS. 4. Eutektyczne wydzielenia typu blokowego w stopach: a) Wironit extra-hard; b) Heraenium NA; SEM.
FIG. 4. Eutectic blocky-type precipitations in alloys: a) Wironit extra-hard b) Heraenium NA; SEM.

Podsumowanie

Na podstawie badahn wtasciwosci mechanicznych
stwierdzono, ze twardos$¢ wszystkich przetapianych stopéw
— zaréwno na osnowie kobaltu jak i niklu jest wyzsza niz
deklarowat producent. Dodatek ztomu poprodukcyjnego
w odlewach powoduje znaczacy wzrost wartosci twardosci.
Na podstawie préby zginania uzyskano odmienne wyniki dla
obu badanych stopdéw. Stop na osnowie kobaltu wykazuje
obnizenie wytrzymato$ci na zginanie wraz ze zwiekszonym
udziatem procentowym ztomu poprodukcyjnego. Dla stopu
na osnowie niklu wraz ze zwiekszajagcym sie dodatkiem
ztomu poprodukcyjnego wytrzymatosc¢ na zginanie wzrasta.
W obu typach stopéw obecne sg blokowe wydzielenia
o budowie eutektycznej, w stopie kobaltu obecne sg rowniez
drobniejsze wydzielenia na granicach ziaren.

Konieczne sa dalsze badania celem okres$lenia, czy przy-
czyng zmiany wiadciwosci mechanicznych i mikrostruktury
stopéw z dodatkiem ztomu poprodukcyjnego jest zmiana
parametrow stopu zawierajgcego materiat z przetopu wtor-
nego, czy jedynie niewtasciwa technologia przygotowania
formy odlewniczej. Planowane sg kolejne badania stopow
pod katem odpornosci korozyjnej oraz wyznaczenie sktadu
chemicznego stopdéw zawierajgcych ztom poprodukcyjny.
Pozwoli to odpowiedzie¢ na pytanie czy i jesli tak, to w jakiej
ilosci materiaty z recyklingu mozna stosowac w protetyce
stomatologicznej bez szkody dla pacjentow.
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Summary

On the basis of mechanical properties research, it was
found that the hardness of all alloys - both as a matrix of
cobalt and nickel is higher than that one declared by the
manufacturer. The addition of post-production scrap causes
a significant increase in the hardness. Based on the bend-
ing test, different results were obtained for both tested
alloys. The cobalt matrix alloy shows a decrease in bending
strength with an increased percentage amount of post-
production scrap. For the nickel matrix alloy with increasing
addition of post-production scrap bending strength increase
was observed. Samples showed an increase in porosity in
the case of both alloys along with increased amount of post-
production scrap added to the new material. In both types
of alloys the blocky type precipitates with eutectic structure
nature are presented; in the alloy of cobalt, at the borders
of grains, finer precipitations have also occurred.

Further studies are required to define whether cause
of changes in mechanical properties and microstructure
of alloys with post-production scrap addition is the modi-
fication of parameters of alloy containing remelted mate-
rial or just failure technology of casting mold preparation.
Electrochemical corrosion resistance study as well as deter-
mination the chemical composition of the alloys containing
post-production scrap are planned to answer the question
whether and how much of post-production scrap can be
used in dental prosthetic without patients harm.
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Streszczenie

W prezentowanej pracy przedstawiono metodyke
otrzymywania wielofunkcyjnych skafoldéw biopo-
limerowych (chitozan, polilaktyd) do zastosowan
w inzynierii tkanki kostnej. Skafoldy biopolimerowe
Z udziatem hydroksyapatytu wytworzono trzema
metodami: elektrolityczna, liofilizacyjng oraz wypuki-
wania soli. Zbadano ich wifasciwosci morfologiczne,
przeprowadzono badania mikroskopowe powierzchni
pod mikroskopem optycznym oraz elektronowym.
Zbadano kinetyke kontrolowanego uwalniania ko-
lagenu, ktéry w skafoldach petni funkcje odzywczg
komorek, a takze poprawia ich adhezje na powierzchni
skafoldu. Kinetyka kontrolowanego uwalniania zostata
opisana funkcjq | rzedu oraz dwuetapowym modelem
Corrigana-Gallaghera. Przedstawiono mozliwo$ci
modyfikacji powierzchniowej skafoldéw otrzymanych
metodaq elektrolityczng za pomocg nanosrebra.

Stowa kluczowe: skafoldy polimerowe, inZynieria
tkankowa, chitozan, polilaktyd

[Inzynieria Biomateriatow 118 (2013) 12-17]

Wprowadzenie

Inzynieria tkankowa jest interdyscyplinarng dziedzing
medycyny rekonstrukcyjnej, wykorzystujacg osiggniecia
takich dziedzin nauki jak: biotechnologia, biologia moleku-
larna komorki, fizyko-chemia polimeréw, chirurgia i fizjolo-
gia. Inzynieria tkankowa stata sie odpowiedzig na problem
spoteczny, ktérym byto narastajgce zapotrzebowanie na
organy do przeszczepu. Odpowiedzig na to zagadnie-
nie staty sie badania nad przeszczepami autogennymi
z wykorzystaniem skafoldéw polimerowych. Pierwszym
etapem tego typu procesu jest pobranie, zréznicowanie
i namnozenie (poliferacja) komorek tkanki regenerowanego
narzadu, a nastepnie umieszczenie ich na polimerowym
skafoldzie w specjalnym reaktorze. Tak przygotowany ska-
fold umieszcza sie w miejscu uszkodzenia, w ktérym spet-
nia on swoje funkcje do czasu catkowitego jego usuniecia
Z organizmu.

Skafoldy polimerowe muszg posiada¢ odpowiednie
wilasciwosci morfologiczne, biologiczne oraz mechaniczne.
Gtéwnym czynnikiem decydujacym o przydatnosci skafoldu
do zastosowan medycznych jest jego biokompatybinosc.
Réwnie waznym czynnikiem jest ogdlna porowatos¢ oraz
wielko$¢ poréw skafoldu. Zasadniczo przyjmuije sie, ze wiel-
kos¢ oraz ukfad porow powinien zapewnia¢ niezaburzong
migracje komorek tkanki oraz transport substancji w obrebie
implantu [1]. Liczne badania przeprowadzone nad uktadami
porowatymi poddanymi pod zasiedlenie komorkowe wyka-
zaty, ze optymalna wielko$¢ poréw w przypadku implantacji
tkanki kostnej miesci sie w zakresie 200-900 um [2].

MULTIFUNCTIONAL
BIOPOLYMERIC SCAFFOLDS
FOR BONE IMPLANTS

MARIA MucHA*, MicHAL TYLMAN

Lobz UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

FacuLTy oF PROCESS AND ENVIRONMENTAL ENGINEERING
DEPARTMENT OF PROCESS THERMODYNAMICS

uL. WoLczaNska 213, 90-924 t 6pz, PoLAND

* E-MAIL: MUCHAMA@WIPOS.P.LODZ.PL

Abstract

The paper presents a methodology of multifunctio-
nal biopolymeric (chitosan, polylactic acid) scaffolds
preparation for use in bone tissue engineering. Biopo-
lymeric scaffolds with hydroxyapatite were prepared
by three methods: electrolytic, freezedrying, and salt
leaching. Their morphological properties, using optical
and electron microscope were studied. Controlled
release kinetics of collagen was also investigated.
Collagen has nutritional function for cells and improves
their adhesion on the scaffold surface.

Kinetics of controlled release was described by
first order function and two-stage Corrigan-Gallagher
model. The possibilities of surface modification of scaf-
folds produced by electrolitic method with nanosilver
were presented.

Keywords: polymer scaffolds, tissue engineering,
chitosan, polylactide

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 12-17]

Introduction

Tissue engineering is an interdisciplinary area of
reconstructive medicine, based on the achievements
of such scientific fields as: biotechnology, molecular biology,
physico-chemistry of polymers, surgery and physiology.
Tissue engineering has become a response to a social
problem, which was the increasing demand for organs to
transplantation. The answer to this issue became a study of
autogenic transplantation with polymer scaffolds. The first
step in this type of process is collection of the cells followed
by their proliferation and differentiation on polymer scaffolds
in a special reactor. Then prepared scaffold is placed in the
injury site and fulfils its function, and finally is completely
metabolized and removed from the body.

Polymer scaffolds must have appropriate morphological,
biological and mechanical properties. The main factor de-
termining scaffolds suitability for medical applications is its
biocompatibility. Also important is general porosity and pore
size of scaffold. Generally, it is assumed that the size and
arrangement of pores should provide unaffected tissue cell
migration and transport of substances within the implant [1].
Numerous studies on porous systems showed that the
optimum pore size in the case of bone tissue implantation
is in the range 200-900 pm [2].

Biopolymer scaffolds should also have good adhesion
properties to the cells of regenerating tissue cells [3], and
appropriate mechanical properties [4]. In the case of biopoly-
mer scaffolds also rate of degradation is very important. The
rate of scaffold biodegradation must be adequate for the rate
at which the tissue is regenerated; otherwise in consequence
new tissue may be subjected of incidental damage.



Skafoldy biopolimerowe powinny wykazywac sie tez
dobrymi wiasciwosciami adhezyjnymi dla komorek rege-
nerowanej tkanki [3], oraz odpowiednimi wtasciwosciami
mechanicznymi [4]. W przypadku skafoldéw biopolime-
rowych duze znaczenie odgrywa réwniez tempo ich de-
gradacji. Szybkos¢, z jakg biodegraduje skafold musi by¢
odpowiednia do szybkosci, z jakg regeneruje sie tkanka.
W przeciwnym wypadku regenerowana struktura moze ule-
gac ostabieniu, a w konsekwencji wtérnym uszkodzeniom.

Najwiecej badan w kierunku otrzymywania skafoldow
polimerowych zostato przeprowadzonych z udziatem po-
liestrow, takich jak polilaktyd (PLA), kopolimer laktydu z
glikolidem (PLGA) [5], a takze polikaprolakton (PCL) [6]
ze wzgledu na bardzo dobre witasciwosci mechaniczne.
Ze wzgledu na swoja bioaktywnos$c¢ oraz biokompatybilnosé
duzym zainteresowaniem cieszy sie rowniez chitozan nale-
zacy do grupy wielocukrow [7-8].

Biopolimerowe skafoldy uzyskuje sig kilkoma metodami, z
ktorych do najpopularniejszych nalezg metody: liofilizacyjna,
wyptukiwania czastek soli oraz elektrospinningu. Metoda
liofilizacyjna polega na sublimacyjnym odparowaniu roz-
puszczalnika z uprzednio zamrozonego roztworu polimeru.
Przestrzenie w strukturze polimeru, z ktérych odparowano
rozpuszczalnik tworza pory [9]. Metoda wyptukiwania soli sto-
sowana jest w przypadku polimeréw hydrofobowych, nieroz-
puszczalnych w wodzie, takich jak PLA. W strukturze polimeru
umieszcza sie krysztatki soli (dodanie do roztworu lub stopu),
a nastepnie wyptukuje sie je w strumieniu wody. Metoda ta
pozwala na uzyskanie kontrolowanej wielkosci poréw [10].
Struktury o wtasciwosciach tkaniny uzyskuje sie za pomoca,
elektrospinningu. Metoda ta polega na naktadaniu na siebie
kolejnych warstw nici chitozanowych, ktére rozpyla sie za
pomocg dyszy w polu elektrycznym o duzym natezeniu [11].

W prezentowanej pracy przedstawiono metodyke otrzy-
mywania oraz podstawowe wiasciwosci morfologiczne ska-
foldow wytworzonych z chitozanu oraz PLA. Zastosowano
metody: liofilizacyjng oraz elektrolityczng bedaca nowa-
torska metodg produkgji skafoldow za pomoca elektrolizy
octanu chitozanu [12]. W przypadku PLA zastosowano meto-
de wyptukiwania soli. Wytworzone skafoldy zostaty wzboga-
cone w dodatek hydroksyapatytu, ktéry poprawia wtasciwo-
Sci osteokonduktywne implantéw. Przeprowadzono réwniez
analize kinetyki kontrolowanego uwalniania kolagenu stano-
wigcego substrat pokarmowy komaorek oraz polepszajacego
wiasciwosci adhezyjne powierzchni skafoldéw dla komérek.

Materiaty i metody

Materiatly

W doswiadczeniu do otrzymania skafoldéw uzyto chito-
zan (CH), wyprodukowany przez BioLog GmbH o stopniu
deacetylacji 85% oraz lepkosci 120 mPas oraz polilaktyd
(PLA) o temperaturze zeszklenia Tg=57°C, wyprodukowa-
ny przez firme NatureWorks (USA); nano- i mikrododatki
stanowity: hydroksyapatyt (HAp) (mikro) Cay(PO,);OH
firmy Sigma-Aldrich (funkcja: osteokonduktywna), ko-
lagen (Col) typ Il wyprodukowany przez firme Proteina
(funkcja: zwiekszenie adhezji komérek na skafoldzie).
Uzyto réwniez Srodek sieciujacy chitozan - trifosforan sodu TTP
(NasO,,P3) z firmy Fluka.

Metoda liofilizacyjna

Przygotowano 2% roztwoér chitozanu w 1% kwasie
octowym. Do roztworu dodano hydroksyapatyt w ilosci
20% w stosunku do masy chitozanu. Uktad poddano mie-
szaniu magnetycznemu, a nastepnie ultradzwiekowemu
przez czas 1,5 h w celu uzyskania dobrej dyspersji HAp w
roztworze. Po tym procesie do uktadu dodano 4% wodny
roztwor kolagenu i poddano mieszaniu magnetycznemu.

Most studies is directed to obtaining polymer scaffold
from polyesters such as polylactide (PLA), the copolymer
of lactide and glycolide (PLGA) [5] and polycaprolactone
(PCL) [6] because of their very good mechanical proper-
ties. Due to its high bioactivity and biocompatibility a great
interest has chitosan - a polymer belonging to a group of
polysacharides [7-8].

Biopolymer scaffolds are obtained by several methods,
which the most popular are: freeze drying, salt leaching
and electrospinning. The freeze drying method involves
solvent evaporation from previously frozen polymer solution.
The spaces in the structure of the polymer, from which the
solvent was evaporated, form pores [9]. Salt leaching meth-
od is used in the case of hydrophobic polymers, insoluble in
water, such as PLA. In polymer structure crystals of salt are
placed (added to the solution or melt), then they are leached
away in the stream of water. This method allows to obtain
the scaffolds with controlled pore size [10]. Structures with
textile properties are obtained by electrospinning method.
This method involves on successive imposition layers of
chitosan strands, which are sprayed from a nozzle, in an
electric field of high intensity [11].

In this paper the methods of preparation and basic
morphological properties of chitosan and PLA scaffolds
are presented. Scaffolds were obtained by: freeze drying
and the electrolytic methods [12-13]. In the case of PLA
salt leaching method was used. Obtained scaffolds were
enriched in hydroxyapatite additive that improves the os-
teoconductive properties of the implants. An analysis of
release kinetics of collagen is shown. Collagen is nutrient
substrate for cells and enhances adhesion of cells to the
scaffolds surface.

Materials and Methods

Materials

In the studies chitosan (CH) which deacetylation degree of
85% and a viscosity of 120 mPas produced by BioLog GmbH
and polylactide (PLA) with glass transition temperature
T,=57°C manufactured by NatureWorks (USA) were used.
Nano- and microadditives were: hydroxyapatite (HAp)
(micro-size), CA;(PO,);OH from Sigma-Aldrich (osteo-
conductive function), collagen (Col) type |l manufactured
by Proteina (function: increasing the adhesion of cells on
scaffold surface), chitosan cross-linking agent - sodium
triphosphate (TTP) (Nas;O,,P;) from Fluka.

Freez drying method

2% solution of chitosan in 1% acetic acid was prepared.
Hydroxyapatite in 20% by weight to chitosan was added.
The system was subjected to magnetic and ultrasound
stirring by the time of 1.5 h, in order to obtain good disper-
sion of HAp in the solution. After this process, 4% aque-
ous solution of collagen was added in proper amount and
stirring. The solution was placed in a thermally stabilized
vessel (temperature 4°C). With intensive stirring, the solu-
tion was crosslinked by 0.1 molar aqueous solution of TTP.
The weight ratio of chitosan to crosslinking agent was 10:1.
Next the solution was moved to a Petri dish, placed on a
hot stage at a temperature of 55°C and the solvent 40%
by volume was evaporated. The concentrated solution
was frozen at -37°C and then subjected to freezedrying in
a deep vacuum.

Electrolytic method

The resulting solution of chitosan with hydroxyapatite
and collagen (obtained as before) was transferred to
an electrolytic 100 ml cell and subjected to electrolysis.

13

BI® MATERIALS



14

BI® MATERIALS

Roztwor umieszczono w termicznie stabilizowanym naczy-
niu (temp. 4°C). Intensywnie mieszajac, roztwoér poddano
sieciowaniu 0,1-molowym wodnym roztworem TTP. Stosu-
nek wagowy polimeru do srodka sieciujacego wynosit 10:1.
Nastepnie roztwor przeniesiono na szalke Petriego, umiesz-
czong na ptycie grzejnej o temperaturze 55°C i odparowano
40% objetosci rozpuszczalnika. Zageszczony roztwor
zamrozono w temperaturze -37°C, a nastepnie poddano
suszeniu liofilizacyjnemu w warunkach gtebokiej prozni.

Metoda elektrolityczna

Otrzymany roztwdr chitozanu z hydroksyapatytem i kola-
genem (przygotowany jak dla metody liofilizacyjnej) przenie-
siono do naczynka elektrolitycznego o pojemnosci 100 ml
i poddano elektrolizie. W doswiadczeniu uzyto elektrod ze
stali nierdzewnej, ukfad zasilany byt za pomoca stabilizowa-
nego zasilacza laboratoryjnego MNS-300. Napiecie miedzy
elektrodami wynosito 20 V. Proces elektrolizy prowadzono
przez czas 10 minut. Uzyskany na katodzie hydrozel prze-
niesiono na szalke Petriego i poddano suszeniu liofilizacyj-
nemu. Skafoldy uzyskane metodg elektrolityczng zostaty
réwniez pokryte warstwg nanosrebra w celu polepszeniaich
antybakteryjnych wiasciwosci. Wodna dyspersja nanosrebra
uzyskanego w procesie redukcji azotanu srebra przez kwas
askorbinowy zostata dodana do elektrolitu w koncowym
okresie procesu, co pozwolito na uzyskanie réwnomiernej
warstwy nanosrebna na powierzchni skafoldu.

Metoda wypltukiwania czastek soli

Przygotowano 4% roztwér PLA w dichlorometanie,
a nastepnie dodano do niego 20% wagowych HAp. Roztwor
poddano naprzemiennemu mieszaniu ultradzwiekowemu
i magnetycznemu, przez czas 2 h. Nastepnie w suszarce
prézniowej z roztworu odparowano rozpuszczalnik (T=55°C).
4 g uzyskanego kompozytu PLA/HAp umieszczono w
reaktorze. Reaktor stanowito naczynie wykonane ze stali
nierdzewnej, wyposazone w zdejmowane dno oraz ruchomy
ttok zamykajacy je od gory. Reaktor umieszczono w stabi-
lizowanej termicznie prasie hydraulicznej, ogrzano do tem-
peratury 130°C pod ci$nieniem 6 MPa, przez czas 20 minut,
a nastepnie ochtodzono. Na powierzchni kompozytu CH/HAp
umieszczono uprzednio wysuszong sél NaCl (wielkos¢ krysz-
tatdbw ~0,3 mm). Reaktor zamknieto i ponownie poddano
dziataniu temperatury 130°C i ci$nienia 6 MPa, co spowo-
dowato wprasowanie krysztatow soli w zmiekczony polimer.
Po ochtodzeniu z reaktora wyjeto powstaty uktad i umieszczo-
no w przeptywajacym strumieniu wody o temperaturze 50°C,
w celu wyptukania krysztatdw soliz matrycy polimeru. Ze wzgle-
du na hydrofobowo$¢ polilaktydu oraz wysokie temperatury
procesu skafoldy zostaty wytworzone bez dodatku kolagenu.

Morfologia skafoldow

Wykonano zdjecia mikroskopowe skafoldéw, w celu
okreslenia ich budowy morfologicznej. Mikrofotografie zo-
staty wykonane za pomoca mikroskopu stereoskopowego
Bresser Advanced ICD w swietle odbitym oraz mikroskopu
elektronowego SEM (JSM-5500LV Joel). Srednia wielko$é
poréw zostata okreslona za pomocg programu MicroView,
natomiast porowatos¢ catkowitg (P) skafoldéw okreslono
korzystajac ze wzoru: P=(V.-V,)'V,, gdzie: V, - objetos¢
skafoldu [cm?], V, - objeto$¢ polimeru w skafoldzie.

Kinetyka uwalniania kolagenu

Zbadano szybkos$¢ uwalniania kolagenu do buforu
z otrzymanych skafoldéw chitozanowych. Badanie kinetyki
uwalniania przeprowadzono analizujgc zachodzace w cza-
sie zmiany absorbancji $wiatta w widmie UV-Vis dla piku
charakterystycznego kolagenu (A=255 nm), za pomoca
spektrofotometru Jasco V630.

In the experiment stainless steel electrodes were used
and the system (with a stabilized laboratory power supply
MNS-300) was powered. Voltage between the electrodes
was 20 V. The electrolysis was carried out for 10 minutes.
Obtained (on the cathode) hydrogel was moved to a Petri
dish and subjected to freeze drying. Scaffolds obtained
by the electrolytic method were coated with nanosilver layer
in order to improve their antimicrobial properties. Nanosilver
aqueous dispersion was obtained by ascorbic acid reduction
of silver nitrate. Nanosilver was added to electrolyte in the
final stages of the electrolysis process. After one minute
electrolysis was stopped. Surface of hydrogel structure
of scaffold by thin nanosilver layer was coated. The hydro-
gel was pre-frozen for 24 hours at -37°C and subjected to
lyophilization in a deep vacuum.

Salt leaching

4% solution of PLA in dichloromethane was prepared,
and then 20 wt% HAp was added. The solution was sub-
jected to ultrasound and magnetic stirring, for 2 hours. Then,
in a vacuum dryer (T=55°C) solvent from the solution was
evaporated. 4 g of the PLA/HAp composite in the reactor
was placed. The reactor vessel was made of stainless
steel, equipped with a removable bottom and a movable
plunger, locking it from the top. The reactor was placed in
a thermally stabilized hydraulic press and heated to 130°C
under pressure 6 MPa, for 20 minutes and then cooled.
On the surface of the CH/HAp composite a previously dried
salt NaCl (crystal size ~0.3 mm) was placed. The reactor
was closed and again subjected to a temperature of 130°C
and pressure 6 MPa, causing salt crystals pressing into the
polymer matrix. After cooling the resulting composite was
removed from reactor and in a stream of water at 50°C was
placed, in order to leaching salt crystals from the polymer
matrix. Due to the hydrophobicity of polylactide and high
temperature process scaffolds have been produced without
the addition of collagen.

Scaffolds morphology

In order to determine morphological structure of obtained
scaffolds photomicrographs with stereomicroscope Bresser
Advanced ICD in reflected light and electron microscope
SEM (scanning electron microscope JSM-5500LV Joel)
have been done. Average pore size was determined using
MicroView programme, while total porosity (P) of scaffolds
was determined according to the formula: P=(V.-V,)-V,,
where: V; - volume of scaffolds [cm?], V, - polymer volume
in scaffolds.

The release kinetics of collagen

Rate of collagen release from chitosan scaffolds into the
buffer of pH=7.2 was studied. The study of release kinetics
was carried out by analyzing change in time for light absorb-
ance of the characteristic peak of collagen (A=255 nm) in
UV-Vis spectra using Jasco V630 spectrophotometer.

Results and Discussions

Scaffolds morphology

TABLE 1 presents a comparison of scaffold character-
istics (porosity, average pore size) with 20% HAp obtained
by different methods.

FIGs 1 and 2 present the photomicrographs of scaffolds
surface prepared using different methods by optical and
scanning electron microscopy (SEM).

Scaffolds obtained by the electrolytic method are charac-
terized by an irregular dispersion of hydroxyapatite in the poly-
mer matrix. HAp crystals have sizes in the range 5-30 um.
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TABELA 1. Charakterystyka skafoldow otrzymanych za pomoca ré6znych metod. 0000000
TABLE 1. Characteristics of scaffolds obtained by different methods.

Porowatosé Srednia wiel-  Charakterystyka llos¢ kolagenu [%]
Metoda skafoldu kos¢ porow poréw (w stosunku do masy skafoldu)
Method Scaffold Average pore  Characteristics The amount of collagen [%]
porossity [%] size [mm] of pores (relative to the scaffolds weight)
. e : . Wydtuzone
Liofilizacyjna Freez drying 92-98 0.4-1 Extended 5-10
Elektrolityczna Electrolytic 80-85 0.05—0.4 SN 712
Spherical
Wyptukiwanie cza§teczek soli 85-91 ~0.3 Sferyc;ne 3.4
Salt leaching Spherical

RYS. 1. Mikrofotografie powierzchni skafoldow uzyskanych metoda liofilizacyjna (a,b), elektrolityczna (c,d) oraz
wypltukiwania czasteczek soli (e,f) wykonane za pomoca mikroskopu optycznego (a,c,e) i elektronowego (b,d.f).
FIG. 1. Microphotographs of the surface of scaffolds obtained by freeze drying (a,b), electrolytic (c,d) and salt
leaching method (e,f) made by means of optical (a,c,e) and electron microscope (b,d,f).

Wyniki i dyskusja

Morfologia skafoldow

W TABELI 1 przedstawiono po-
rownanie charakterystyk skafoldéw
(porowatos¢, srednia wielko$¢ poréw)
otrzymanych réznymi metodami z 20%
zawartoscig HAp.

Na RYS. 1 i 2 przedstawiono odpo-
wiednio mikrofotografie powierzchni ska-
foldow uzyskanych réznymi metodami
przy uzyciu mikroskopéw optycznego

L
oragkifoﬁgor;?geic;: eE mét oda elektro- RYS. 2. Mikrofotografie SEM skafoldu uzyskanego metoda elektrolitycz- o CD
. y ymane metoda na: a) przekroj poprzeczny z widocznymi krysztatami HAp, b) warstwa

Iltycznqgharakteryzumse nieregularna nanosrebra na powierzchni skafoldu. <
ggﬁrﬁarrsda;éi;?;;yafsy;zs\?;c;gﬁ;r{v?ﬁ FIG. 2. SEM microphotographs of scaffold obtained by the electrolytic O —
miary w przedziale 5-30 um. Nanosrebro method: a) cross section with visible HAp crystals, b) nanosilver layer > m

on scaffold surface.
otrzymane metodq redukcji utworzyto " —| I |

aglomeraty o wielkosci czastek 200-
300 nm i pokryto powierzchnie skafoldu
jednorodng warstwg o grubos$ci 4-12 pm
(grubos¢ warstwy oszacowana na pod-
stawie analizy mikrofotografii SEM).

Nanosilver obtained by reduction process formed agglom- o |_
erates with chitosan of particle size 200-300 nm and the Ll
scaffold surface was covered by homogeneous layer with LI

a thickness of 4-12 um (layer thickness measurement car- = E
ried out by the SEM microphotographs analysis).

000000000000 00000000000060000000600000000060_ ~ mmm

Ll
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Kinetyka uwalniania kolagenu

Uwalnianie kolagenu przeprowadzono do buforu o
pH=7,2. Do uzyskanych krzywych kinetycznych, dopasowa-
no modele kinetyczne: kinetyka | rzedu (1) oraz Gallaghera-
Corrigana (2).
(1-e*) )

ekz' (t'tZ max)
) Kyt —) @
ft = fB . (1- e ) + (ftmax - fB) ( 1+ekz'(t't2max) ) ( )

gdzie:

f, - udziat leku uwolnionego w czasie t (f, = C/C,, C,— stezenie
leku uwolnionego w czasie t, C, — catkowite stezenie leku
znajdujace sie w matrycy polimeru poddanej badaniu),
fimax- Maksymalny udziat leku uwolnionego podczas procesu,
fg - udziat leku uwolnionego podczas pierwszego etapu
(burst effect),

k, - stata kinetyczna pierwszego rzedu (pierwszego etapu
procesu),

k, - stata kinetyczna drugiego etapu procesu (zwigzana
z degradacjg matrycy polimeru),

t, max - €Zas, w ktérym w drugim etapie procesu uwalnianie
zachodzi z najwiekszg szybkoscia.

Na RYS. 3 i 4 przedstawiono krzywe kinetyczne uwal-
niania kolagenu z skafoldéw chitozanowych uzyskanych
metodami liofilizacyjng oraz elektrolityczna.

Uwalnianie kolagenu z skafoldow uzyskanych metodg
liofilizacyjng ma charakter kinetyki | rzedu z widocznym
etapem ,burst effect” (czas 0-10 minut). Szybkos$¢ procesu
uwalniania z skafoldow liofilizowanych (90% kolagenu za-
wartego w skafoldzie uwolnione zostaje w ciggu pierwszych
20 minut procesu) wskazuje na powierzchniowe usytuowa-
nie kolagenu w matrycy polimeru. W procesie wstepnego
wymrazania czasteczki kolagenu zostajg z woda wypchniete
poza roztwor chitozanu, a po odparowaniu wody kolagen
pozostaje na zewnetrznych $cianach poréow skafoldéw.
W przypadku skafoldéw wytworzonych metodg elektroli-
tyczng uwidacznia sie dwuetapowos$é procesu uwalniania.
W ciggu 5 godzin procesu zostaje uwolniony kolagen
umiejscowiony powierzchniowo w skafoldzie (okoto 0,5%
kolagenu w matrycy znajduje sie na powierzchni skafoldu).
Drugi etap uwalniania zwigzany jest z pewng dekompozycja
matrycy polimeru, po 200 godzinach procesu zostaje uwol-
nione okoto 35% kolagenu zawartego w skafoldzie.

f=f

t max

Collagen kinetic release
For obtained kinetic curves, kinetic models were fitted:
first order kinetics (1) and Gallagher-Corrigan (2).
i (1'e-k1.t) (1)
ekZ-(t-tZ max)

—f . -kq't f —
f=for (e ™)+ () (i) @

where:

f, - fraction of drug released at time t (f, = C/C,, C, - concen-
tration of drug released at time t, C, - the total concentration
of drug contained in the polymer matrix),

fimax - the maximum fraction of drug released during the process,
fs - the fraction of drug released during the first stage (burst
effect),

k, - first-order kinetic constant (the first stage of the process),
k, - the kinetic constant of the second stage of the proc-
ess (related to the decomposition or desintegration of the
polymer matrix),

t, max - @ time at which in the second stage the release
achieves a maximum rate.

FIGs 3 and 4 present the kinetic curves of collagen
release from chitosan scaffolds obtained by freeze drying
and electrolytic methods.

Release of collagen from scaffolds obtained by freeze
drying method is a first order kinetics with a visible “burst
effect” stage (time 0-10 minutes). The rate of freeze drying
scaffolds release (90% of the collagen contained in sca-
ffold is released during the first 20 minutes of the process)
shows the collagen is located on the surface of the polymer
matrix. In the initial freezing, collagen molecules are pushed
out together with water from aqueous chitosan solution.
After water evaporation collagen remains on the outer walls
of the scaffold pores. In the case of scaffolds obtained by
the electrolytic method the two-stage release process is de-
tected. Within the first five hours of process collagen present
close to scaffold pores surface (0.5%) is released. The
second stage of release is associated with a decomposition
of the polymer matrix. After 200 hours of process about
35% of the collagen is released.

0,84

A - collagen released from freeze dryed scaffold
(kolagen uwolniony z skafoldu liofilizowanego)

— = | order kinetic (model kinetyki | rzedu)
0.2 parameters (parametry):

finex=0,96[-] k,=0,53[1/min]

0 20 40 60 100
time, czas [min]

7 0,005
035
0,003
030
0,001
025 A — A - collagen released
<27 0 1 2 3 4 5/ fromelectrolytic scaffold

(kolagen uwolniony z
skafoldu elektrolitycznego)

— - Gallagher model,
(model Gallaghera)
parameters (parametry):
finx=0,36[-] £,=0,0076[-]
k,=2,06[1/h] k,=0,36[1/h]
tne=105,7[h]

0 50 1(‘)0 150 200
time, czas [h]

RYS. 3. Model kinetyczny | rzedu uwalniania
kolagenu z chitozanowego skafoldu uzyskanego
metoda liofilizacyjna.

FIG. 3. First order kinetic model of collagen release
from chitosan scaffold obtained by the freeze dry-
ing method.

RYS. 4. Krzywa kinetyczna uwalniania kolagenu
z chitozanowego skafoldu uzyskanego metoda
elektrolityczna.

FIG. 4. Kinetic curve of collagen release from
chitosan scaffold obtained by the electrolytic
method.



Whioski

Skafoldy biopolimerowe moga stac¢ sie dobra alternatywa
dla obecnie stosowanych implantéw. Wiasciwosci morfolo-
giczne otrzymanych struktur w znacznym stopniu zalezg od
metody otrzymywania skafoldéw. Struktury uzyskiwane pre-
zentowanymi metodami pozwalajg na uzyskanie skafoldéw
o porowatosci powyzej 80% oraz dobrych wtasciwosciach
mechanicznych (wyniki testbw mechanicznych nie prezen-
towane w publikaciji). Wtasciwosci mechaniczne skafoldéw
otrzymanych z PLA sg nieznacznie gorsze niz w przypadku
skafoldéw uzyskanych z polimeréw biostabilnych (takich
jak PET). Multifunkcyjne skafoldy biopolimerowe moga by¢
nosnikami substancji niezbednych w procesie regenerac;ji
tkanki kostnej w tym hydroksyapatytu i kolagenu.

Skafoldy otrzymane metodg elektrolityczng pozwalajag,
na dtugoterminowe dostarczanie kolagenu (powyzej 200
godzin), co pozytywnie moze wptywac na proces regene-
racji. Ponadto mozna im nadawa¢ dodatkowe wtasciwosci
bakteriobdjcze poprzez pokrycie warstwg nanosrebra.
Skafoldy takie wytworzone sg z czystego chitozanu (nieroz-
puszczalnego w wodzie), przez co nie istnieje koniecznosé
dodatkowego procesu sieciowania.

Podziekowania

Badanie zrealizowane z $rodkéw finansowych grantu
badawczego (NCN) nr 2011/01/B/ST8/06679, pt. ,Badania
stabilno$ci srodowiskowej nanokompozytow biopolimero-
wych” oraz grant wewnetrznego dla mtodych naukowcow
Wydziatu Inzynierii Procesowej i Ochrony Srodowiska
Politechniki t 6dzkiej pt. ,,Ukierunkowana modyfikacja chito-
zanowych implantow kosci w celu poprawy ich wtasciwo$ci
bioaktywnych”.
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deposition modeling. J Biomed Mater Res 55 (2001) 203-216.
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of PCL scaffolds for tissue engineering prepared via gas foaming
of multi-phase blends. J Porous Mater 19 (2012) 181-188.

[7] Muzzarelli R.A.A.: Chitins and chitosans for the repair of
wounded skin, nerve, cartilage and bone. Carbohydrate Polymers
76 (2009) 167-182.

Conclusions

Biopolymer scaffolds can become a good alternative
to currently used implants. Morphological properties of
obtained structures significantly depend on the methods
of scaffold preparation. Presented methods allow to obtain
scaffolds witch porosity above 80%, and good mechanical
properties (results of mechanical tests not presented here).
Mechanical propertis of PLA scaffolds are slightly lower than
those obtained from biostable polymers (such as PET).
Multifunctional biopolymer scaffolds can be the carriers
of necessary for regeneration substances in bone tissue
including hydroxyapatite and collagen.

Scaffolds produced by electrolytic method allow for long-
term supply of colla-gen (over 200 hours), which can posi-
tively influence to regeneration process. Moreover may be
capable to posses additional antibacterial properties by na-
nosilver coating. These scaffolds are made of pure chitosan
(water insoluble), so there is no need for additional cross-
linking process.
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Streszczenie

Istnieje wiele metod sterylizacji wyrobéw medycz-
nych. Jednak najbardziej uzytecznymi metodami ste-
rylizacji syntetycznych, bioresorbowalnych polimeréw
wydajq sie by¢ promieniowanie gamma oraz hapro-
mienianie wigzkg elektronéw (EB). Celem tej pracy
byto okreslenie wptywu wspomnianych metod na trzy
rodzaje matryc — zawierajgcych 3%, 5% paklitakselu
oraz matryc bez leku. Badane matryce otrzymano z
dwaoch rodzajéw poli(L-laktydo-ko-weglanu trimetylenu)
zsyntezowanych w 150°C (P1) oraz 120°C (P2).
Nie zaobserwowano znaczgcych réznic w skiadzie
komonomerdw matryc sterylnych i niesterylnych, za-
wierajgcych paklitaksel, jak i matryc bez leku. Spadek
temperatury zeszklenia (T,) wynikat ze zmniejszenia
sie $redniej dtugosci blokéw laktydylowych oraz we-
glanowych, a takze utraty M, po procesie sterylizacji.
Zauwazalne byty niewielkie réznice we wifasciwos-
ciach fizykochemicznych matryc napromienianych
promieniowaniem gamma oraz wigzkg elektronéw.
Otrzymane wyniki pokazuja, iz lepszg metodg stery-
lizacji poli(L-laktydo-ko-weglanu trimetylenu) wydaje
sie by¢ napromienianie wigzkg elektronéw.

Stowa kluczowe: poli(L-laktydo-ko-weglan trimety-
len), paklitaksel, promieniowanie gamma, napromie-
nianie wigzka elektrondw, sterylizacja

[Inzynieria Biomateriatow 118 (2013) 18-22]

Wprowadzenie

Paklitaksel (PTX), znany od okoto 40 lat, posiada wiele
mechanizméw dziatania. Zatrzymuje mitoze komaorek mies-
ni gtadkich $cian naczyn krwionosnych (SMCs) poprzez
taczenie sie z B-tubuling, przez co stabilizuje mikrotubule,
ale moze tez wptywac¢ na komorki uktadu immunologicz-
nego (komérki ‘naturalni zabojcy’, komérki dendrytyczne,
makrofagi) [1]. Paklitaksel wykazuje antyneoplastycze oraz
antyrestenotyczne wtasciwosci i dlatego hamuje proliferacje
oraz migracje SMCs [2].

Postep medycyny i farmac;ji przyczynia sie do poszukiwa-
nia nowych zastosowan dla materiatéw polimerowych, ktére
skfadaja sie gtéwnie z laktydu, glikolidu, weglanu trimetylenu
oraz e-kaprolaktonu. Sg one szeroko stosowane jako nici
chirurgiczne, zszywki chirurgiczne, $ruby kostne, skafoldy
w inzynierii tkankowej czy systemy uwalniania lekow [3].
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Abstract

There are many methods of sterilization approved
for medical devices. However, the most usable meth-
ods of synthetic, bioresorbable polymers sterilization
seem to be gamma radiation and electron beam
irradiation (EB). The aim of this work was to determine
the impact of mentioned methods on three types
of matrices - containing 3%, 5% of paclitaxel and
also drug free matrices. The studied matrices were
obtained from two poly(L-lactide-co-trimethylene-car-
bonates) synthesized at 150°C (P1) and 120°C (P2).
No significant differences of comonomers’ composi-
tion were observed in sterile and non-sterile matrices
containing paclitaxel as well as drug free matrices.
The decrease of the glass transition temperature (T,)
resulted from decrease of the lactidyl and carbonate
units’ content and the M, loss after radiation. Small
dissimilarities of physicochemical features between
gamma and EB radiated matrices were noticeable.
Thus, the obtained data showed that better method of
sterilization of poly(L-lactide-co-trimethylene carbona-
tes) seems to be electron beam radiation.

Keywords: poly(L-lactide-co-trimethylene carbonate),
paclitaxel, gamma irradiation, electron beam radiation,
sterilization

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 18-22]

Introduction

Paclitaxel (PTX), well known for almost 40 years, pos-
sesses many sites of action. It inhibits mitosis of smooth
muscle cells through binding the B-tubulin and though
stabilizing microtubules but can also influence the immune
cells (natural killer cells, dendritic cells, macrophages) [1].
Paclitaxel has anti-neoplastic as well as anti-restenotic abili-
ties for as much it inhibits smooth muscle cells proliferation
and migration [2].

Advance in medicine and pharmacy contributes to search
new applications of polymer materials which are mostly
composed of lactide, glycolide, trimethylene carbonate and
e-caprolactone. They are widely used as sutures, staples,
bone screws, scaffolds in tissue engineering or drug deli-
very systems [3]. Controlled delivery systems of paclitaxel
may serve as totally bioresorbable coronary artery stents
or anticancer implants.



Systemy kontrolowanego uwalniania paklitakselu moga
stuzy¢ jako catkowicie bioresorbowalne stenty tetnic wien-
cowych oraz przeciwnowotworowe implanty.

Istnieje wiele metod sterylizacji wyrobéw medycznych
m.in. cieplne (suche gorace powietrze lub gorgca para
wodna np. autoklawowanie), chemiczne (np. tlenek etylenu),
cisnieniowe oraz napromienianie (promieniowanie gamma,
promieniowanie X, wigzka elektronéw, wigzka jonow) [4].
To zrozumiate, ze wyroby otrzymane z bioresorbowalnych
polimerow nie powinny byc¢ sterylizowane w wysokiej tem-
peraturze ze wzgledu na pogorszenie sie ich wtasciwosci
mechanicznych. Tlenek etylenu réwniez nie jest zalecany
ze wzgledu na swoje pozostatosci. Najbardziej uzytecznymi
dla syntetycznych polimeréw wydajq sie by¢ metody stery-
lizacji wykorzystujgce promieniowanie gamma oraz wigzke
elektronow (EB).

Materialy i metody

Dwa rodzaje poli(L-laktydo-ko-weglanu trimetylenu)
(PLATMC) zostaty zsyntezowane w Centrum Materiatéw
Polimerowych i Weglowych PAN w Zabrzu przy uzyciu
Zr(Acac), jako niskotoksycznego inicjatora kopolimeryzacji
z otwarciem pierscienia. Reakcja byta przeprowadzona
w 150°C (P1) oraz w 120°C (P2), stosunek inicjatora do
monomerow (I/M) wynosit 1/1000. Paklitaksel (PTX) zaku-
piono w LC Laboratories®.

Odpowiednig ilos¢ kopolimeru i paklitakselu rozpusz-
czono osobno w chlorku metylenu (DCM). Nastepnie te
dwa roztwory zmieszano, odgazowano pod zmniejszonym
cis$nieniem i wylano na teflonowe formy. Filmy wysuszono
w temperaturze pokojowej i pod zmniejszonym cisnieniem.
10 mm krazki zostaty wyciete z filméw. Matryce bez leku
zostaty rowniez przygotowane zgodnie z procedurg opisang
powyzej.

Kazdy rodzaj matrycy: 0%, 3% oraz 5% PTX byt her-
metycznie zamkniety i napromieniany przy uzyciu wigzki
elektronéw oraz promieniowania gamma.

Probki sterylizowano wigzka wysokoenergetycznych
elektronow o energii 10 MeV generowang przez akcelerator
elektronowy. 8°Co stanowit zrédto promieniowania gamma,
moc dawki wynosita 8,28 kGy/h. Oba zrédta promieniowania
dostarczyly dawke 25 kGy.

Sterylne i niesterylne matryce zbadano z wykorzystaniem
magnetycznego rezonansu jagdrowego (NMR), réznicowej
kalorymetrii skaningowej (DSC) oraz chromatografii zelowe;j
(GPC).

Chromatografia zelowa (GPC, Physics SP 8800) postuzy-
ta do zbadania liczbowo $rednich mas czasteczkowych (M,)
oraz rozrzutu mas czasteczkowych (D). Rozpuszczalnikiem
byt chloroform.

Termiczne wiasciwosci, takie jak temperatura zeszkle-
nia T,, temperatura topnienia T, oraz entalpia topnienia
AH,, oznaczono za pomocg skaningowego kalorymetru
réznicowego (TA DSC 2010, TA Instruments, New Castle,
DE). Matryce skanowano dwukrotnie w zakresie -50 do
200°C (szybkos¢ ogrzewania 20°C/min). Probki szybko
schtadzano do -100°C w ciekltym azocie w celu otrzymania
amorficznych kopolimeréw. DSC kalibrowano standardami
galu i indu. T oraz AH,, wyznaczono z pierwszego skanu,
natomiast T, z drugiego.

Zmiany w skfadzie komonomerdw, $redniej dtugosci
blokéw laktydylowych (P, ) i weglanowych (/;) okreslono na
podstawie widm 'H NMR zarejestrowanych przez nadprze-
wodzacy spektrometr magnetycznego rezonansu jagdrowego
wysokiej rozdzielczosci — 600 MHz (AVANCE Il Ultra Shield
Plus, Bruker). CDCI, byt rozpuszczalnikiem, tetrametylosilan
(TMS) — standard wewnetrzny.

There are many methods of sterilization approved for
medical devices as heat (dry heat or moist heat such as auto-
claving), chemicals (e.g. ethylene oxide), pressure or irradia-
tion (gamma rays, X rays, electron beam, ion beams) [4].
It is understood that devices made of bioresorbable poly-
mers should not be sterilized at high temperature because
of decrease of their mechanical properties. Ethylene oxide
is also not recommended due to its residues [5]. The most
usable methods for synthetic polymers sterilization seem to
be gamma radiation and electron beam irradiation (EB).

Materials and methods

Two types of poly(L-lactide-co-trimethylene carbonate)
(PLATMC) were synthesized at the Centre of Polymer and
Carbon Materials, PAScs in Zabrze. Zr(Acac), was used as
a low toxic initiator of the ring-opening copolymerization.
The reaction was performed at 150°C (P1) and 120°C (P2)
with the initiator to monomer molar ratio (I/M) of 1/1000.
Paclitaxel (PTX) was purchased from LC Laboratories®.

Appropriate amount of copolymer and paclitaxel were
dissolved separately in methylene chloride (DCM). Then
the two solutions were mixed, degassed under reduced
pressure and cast on Teflon plates. The films were dried
at ambient temperature and under reduced pressure after-
wards. 10 mm discs were cut from the films. Drug-free
matrices were also prepared, according to the procedure
described above.

Each kind of matrix: 0%, 3% and 5% of PTX was hermeti-
cally sealed and irradiated with the use of electron beam as
well as gamma rays.

The samples were sterilized by an electron beam with the
accelerating voltage of 10 MeV generated in the electron
accelerator. ®°Co constituted the source of gamma rays and
the dose rate equalled 8.28 kGy/h. Both sources of radiation
delivered the radiation dose of 25 kGy.

Sterilized and non-sterilized matrices were studied by
means of nuclear magnetic resonance (NMR), differential
scanning calorimetry (DSC) and gel permeation chroma-
tography (GPC).

Gel permeation chromatograph (GPC, Physics SP 8800)
was employed to study the number average molecular
weight (M,) and molecular weight dispersity (D). Chloroform
was used as the solvent.

Thermal properties such as glass transition temperature
(Ty), melting temperature (T,,) and melting enthalpy (AH,,)
were estimated with the use of differential scanning calo-
rimeter (TA DSC 2010, TA Instruments, New Castle, DE).
The matrices were scanned twice in the range of -50°C
to 200°C (heating rate of 20°C/min). The samples were
quenched to -100°C in liquid nitrogen in order to obtain
amorphous copolymers. DSC was calibrated using high pu-
rity gallium and indium standards. T,, and AH,, was obtained
from the first scan while T, from the second scan.

The changes of copolymers composition, the average
length of lactidyl (/) and carbonate (F;) units were deter-
mined from 'H NMR spectra recorded at superconducting
high-resolution nuclear magnetic resonance spectrometer
— 600 MHz (AVANCE Il Ultra Shield Plus, Bruker). CDCl,
was the solvent, tetrametylsilane (TMS) — the internal
standard.
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Celem niniejszej pracy byto poréwnanie wplywu joni-
zacyjnych metod sterylizacji na bioresorbowalne matryce
zawierajgce paklitaksel. Dwa rodzaje poli(L-laktydo-ko-
weglanu trimetylenu) (PLATMC) zsyntezowane w réznych
temperaturach: 150°C - P1 (75LA:25TMC) oraz w 120°C
- P2 (74LA:26 TMC) wykorzystano do przygotowania matryc
z 3% oraz 5% paklitakselu, a takze matryc niezawierajgcych
leku. Oba kopolimery sktadaty sie z laktydylowych, jak
i weglanowych jednostek, lecz réznity sie wtasciwosciami
fizykochemicznymi, takimi jak liczbowo $rednia masa
czasteczkowa (M,), rozrzut mas czasteczkowych (D),
temperatura zeszklenia (T,) i temperatura topnienia (T,,).
Kopolimery posiadaty niemalze identyczny stosunek ko-
monomeréw oraz $rednig dtugosc¢ blokéw weglanowych,
podczas gdy Srednia dtugos$¢ blokéw laktydylowych byta
odmienna. Dowiedziono, iz mikrostruktura fancucha ma
wptyw na degradacje hydrolityczng polimerow, ale rowniez
na profil uwalniania leku [6,7].

RYS. 1 i 2 prezentujg M, kazdego typu matrycy przed
i po procesie sterylizacji za pomoca wiagzki elektronéw oraz
promieniowania gamma. Wszystkie badane materiaty wyka-
zywaly spadek M, bez wzgledu na zawartos¢ paklitakselu
i metode napromieniania. Jakkolwiek, nie zaobserwowano
znaczacych zmian w rozrzucie mas czasteczkowych (D).
Matryce napromieniane promieniami gamma charakteryzo-
waly sie nieznacznie nizszymi masami czasteczkowymi niz
matryce sterylizowane EB. WyZszg utrate M, obserwowano
w przypadku matryc P2 (74LA:26 TMC). Spadek M, moze
wynika¢ z degradaciji gtéwnych tancuchow spowodowanej
radiacjq [8]. Wszystkie matryce byly hermetycznie zamknie-
te, dlatego tez wyklucza sie wptyw rodnikéw tlenowych na
degradacje. Ponadto, spadek M, matryc bez paklitakselu byt
nieco wyzszy niz w matrycach z lekiem. Zjawisko to mozna
ttumaczy¢ zmieniong organizacja farncuchéw polimerowych,
wynikajgca z obecnosci czgsteczek leku, a przez to wiekszg
ich odpornoscig na promieniowanie.

Results and Discussion

The aim of this study was to compare the influence of
ionizing methods of sterilization on paclitaxel-containing
bioresorbable matrices. Two kinds of poly(L-lactide-co-tri-
methylene carbonates) (PLATMC) synthetized at different
temperatures: 150°C — P1 (75LA:25TMC) and 120°C — P2
(74LA:26 TMC) were applied to prepare matrices with 3%
and 5% of PTX as well as drug free matrices. Both copoly-
mers consisted of lactidyl and carbonate units but differed in
physicochemical properties such as the average molecular
weight, polydispersity index, glass transition temperature
(T,) and melting temperature (T,,). The copolymers charac-
terized almost the same comonomeric ratio and the average
length of carbonate units before irradiation, while they varied
in the average lengths of lactidyl units. It was reported that
chain microstructure has an impact on hydrolytic degrada-
tion of polymers but also on drug release profile [6,7].

FIGs 1 and 2 present M, changes of each kind of matrix
before and after sterilization with the use of accelerated
electrons and gamma rays. All of the studied materials
showed decrease of M,, regardless of paclitaxel content
and methods of radiation. However, no significant changes
of dispersity index (D) were observed. The gamma irradi-
ated matrices exhibited slightly lower molecular weight than
matrices sterilized with EB. Higher loss of molecular weight
is observed in the case of P2 matrices (74LA:26TMC).
The decrease of M, can result from main-chain degrada-
tion caused by the radiation [8]. All of the matrices were
hermetically packed thus the impact of free oxygen radicals
on chain degradation was excluded [9]. Furthermore, M,
decrease of matrices without paclitaxel was slightly higher
than drug-containing matrices. This occurrence may be
explained by different arrangement of polymer chains due
to the presence of drug molecules, which influenced their
higher resistance to radiation.
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RYS. 1. Poréwnanie srednich liczbowo mas
czasteczkowych (M,) matryc P1 (0%, 3% oraz 5%
PTX) niesterylnych oraz poddanych sterylizacji
wiazka elektronéw i promieniowaniu gamma.
FIG. 1. Comparison of the number average mo-
lecular weight (M,) of non-sterile P1 matrices (0%,
3% and 5% PTX) and matrices after electron beam
radiation as well as gamma radiation.

RYS. 2. Poréwnanie srednich liczbowo mas
czasteczkowych (M,) matryc P2 (0%, 3% oraz 5%
PTX) niesterylnych oraz poddanych sterylizacji
wiazka elektronéw i promieniowaniu gamma.
FIG. 2. Comparison of the number average mo-
lecular weight (M,) of non-sterile P2 matrices (0%,
3% and 5% PTX) and matrices after electron beam
radiation as well as gamma radiation.



TABELA 1. Termiczna charakterystyka sterylnych i niesterylnych matryc.
TABLE 1. Thermal characteristic of sterile and non-sterile matrices.

Przed sterylizacjg

Rodzaj matrycy

Po sterylizacji / After sterilization

Type of matrice Before sterilization EB gamma
T, [°C] T,[°C] T,[°Cl T, [°C] T,[°Cl T,[°C]
P1 0% PTX 44.0 94.0 43.7 90.0 43.3 91.0
3% PTX 43.4 101.0 42.0 93.0 42.4 86.0
5% PTX 44 .4 111.0 43.9 93.9 43.2 101.9
P2 0% PTX 45.0 148.0 162.0 43.0 147.0 158.6 425 147.0 158.1
3% PTX 46.5 143.0 158.6 44.2 143.9 158.6 44.0 147.6 158.0
5% PTX 46.2 140.8 159.3 44.0 156.3 156.3 45.8 142.0 157.0
T,- temperatura zeszklenia (drugi skan DSC) / glass-transition temperature (second DSC scan)
T..- temperatura topnienia (pierwszy skan DSC) / T,,- melting temperature (first DSC scan)

TABELA 2. Srednie dtugosci blokéw laktydylowych i weglanowych (,, i /;,c) przed i po sterylizacji matryc

P1 oraz P2.

TABLE 2. The average lengths of lactidyl and carbonate units (., and /°;,.) before and after sterilization of

P1 and P2 matrices.

Przed sterylizacjg / Before sterilization

Rodzaj matrycy

Po sterylizacji / After sterilization

Type of matrice =2 gamma

IeLL IeTMC leLL IeTMC leLL /eTMC

P1 0% PTX 3.1 1.04 3.10 1.03 3.06 1.02
3% PTX 3.12 1.04 3.09 1.02 2.98 1.00

5% PTX 3.1 1.04 3.07 1.03 3.06 1.00

P2 0% PTX 3.65 1.28 3.62 1.27 3.42 1.08
3% PTX 3.39 1.19 3.25 1.08 3.24 1.02

5% PTX 3.42 1.20 3.42 1.14 3.17 1.00

Analizy DSC ujawnity, iz matryce wykonane z P1 oraz
P2 byly semikrystaliczne, poniewaz wszystkie wykazywaty
endotermy topnienia i temperatury zeszklenia. Termiczna
charakterystyka sterylnych i niesterylnych matryc prezen-
towana jest w TABELI 1. Matryce P2 cechowaly sie dwoma
endotermami topnienia. Chociaz istnieje wiele wyjasnien
takiego zjawiska [10,11] zatozono, iz matryce P2 zawieraty
dwie rozne formy krystaliczne. Wyzsza T,, byta prawdopo-
dobnie zwigzana z krysztatami tworzonymi przez jednostki
laktydylowe, a nizsza T, z krysztatami zbudowanymi
z jednostek laktydylowych oraz weglanowych.

Jako rezultat utraty M, napromieniane matryce miaty
nieco nizsze T, niz matryce przed napromienianiem. Ten
efekt byt bardziej widoczny w matrycach przygotowanych
z P2. Temperatury topnienia matryc P1 oraz P2 byly nizsze
po procesie radiacji. Catkowita AH,, wzrosta w matrycach P2
zawierajgcych paklitaksel po obu typach promieniowania,
podczas gdy sposréd matryc P1 najwyzszg AH,, obserwo-
wano w matrycach napromienianych promieniami gamma
(wynikoéw nie pokazano), bez wzgledu na zawartos¢ leku.

Widma 'H NMR nie pokazaty réznic w udziale jedno-
stek komonomerycznych pomiedzy matrycami P1 przed
i po sterylizacji. Napromieniane matryce P2 wyrdznialy sie
wzrostem ilosci jednostek laktydylowych i ubytkiem jedno-
stek weglanowych, wartosci te byty nieznacznie wyzsze dla
matryc po sterylizacji promieniowaniem gamma. Matryce
P1 i P2 cechowaly sie spadkiem $redniej dtugosci blokow
laktydylowych ¢, oraz weglanowych [y, (TABELA 2). Sred-
nie dtugosci blokéw byty mniejsze po promieniowaniu gam-
ma, co korespondowato z ubytkiem masy czasteczkowej.
Doniesiono, ze promieniowanie gamma powoduje rozerwa-
nie tancuchdw, przez co wptywa réwniez na fizykochemiczne
wiasciwosci napromienianych polimeréw [9]. Matryce za-
wierajace lek byly bardziej wrazliwe na radiacje, poniewaz
Srednie dtugosci blokow i Iy byly mniejsze niz matryc
bez leku. Jakkolwiek, czgsteczka leku nie ulegta zmianie
w czasie sterylizaciji.

DSC analysis showed that P1 and P2 matrices were
semicrystalline since all of them exhibited melting endo-
therms and glass transition temperatures. The thermal
characteristics of sterile and non-sterile matrices are
presented in TABLE 1. P2 matrices revealed two melting
endotherms. Although there are many possible explanations
of this phenomenon [10,11], it is assumed that P2 matrices
contained two different crystalline forms. The higher T, was
probably concerned with crystals composed of lactidyl units,
while lower T, with crystals consisting of both lactidyl and
carbonate units.

As aresult of M, decrease, the radiated matrices showed
slightly lower T, than non-radiated ones. This effect was
more significant in the case of matrices obtained from P2.
The melting temperatures of P1 and P2 matrices were lower
after irradiation. Total AH,, of P2 matrices increased in drug-
free matrices and decreased in matrices with paclitaxel after
both types of radiation, while among P1 matrices the highest
AH,,were observed in gamma irradiated matrices (data not
shown), regardless of drug loading.

The 'H NMR spectra revealed no differences in comono-
mer molar ratio between all of the P1 matrices before and
after sterilization. The P2 matrices distinguished lactidyl units
content increase of and carbonate units content decrease
after radiation and these values were slightly higher for
matrices irradiated with gamma rays. P1 and P2 matrices
showed decrease of the average length of lactidyl units /¢,
after sterilization as well as the average length of carbon-
ate units ;¢ (TABLE 2). The average block lengths were
more reduced after gamma irradiation, which corresponded
to the molecular weight loss of the studied matrices. It has
been reported that gamma rays induce chain-scission and
thus influence the physicochemical properties of irradiated
polymers [9]. Drug-loaded matrices were more susceptible
to radiation since the average block lengths were lower than
., and I#; of drug free matrices. However, the drug molecule
did not change after sterilization.
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Nie obserwowano znaczgcych réznic w sktadzie jedno-

® o e o o @ o stck komonomerycznych matryc sterylnych i niesterylnych,
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zawierajacych lek i matryc bez leku. Obnizenie sie tempe-
ratury zeszklenia T, wynikato ze spadku sredniej dtugosci
blokéw laktydylowych i weglanowych oraz utraty M, po
procesie sterylizacji. Otrzymane wyniki pokazuja, iz oba
kopolimery byty bardziej odporne na radiacje wigzka elek-
tronowa. Mimo to, zauwazalne byty niewielkie roznice we
wiasciwosciach fizykochemicznych matryc sterylizowanych
promieniami gamma i EB.

Whioski

Dwa rodzaje kopolimerow wykorzystano do otrzymania
matryc z 3% i 5% zawartoscig paklitakselu oraz matryc bez
leku, ktére sterylizowano z uzyciem wigzki elektronéw oraz
promieniowania gama. Dawka promieniowania wynosita
25 kGy. Wigzka elektronéw oraz promieniowanie gamma
wpltynety na s$rednig liczbowo mase czasteczkowg (M,),
witasciwosci termiczne oraz srednie dtugosci blokéw lakty-
dylowych i weglanowych (,,, Fr,c). Obie metody sterylizacji
spowodowaty spadek wspomnianych parametrow. Mato
istotne zmiany w stosunku komonomeréw obserwowano
jedynie w przypadku matryc P2. Zawarto$¢ paklitakselu spo-
wodowata nieznacznie mniejszy ubytek masy czasteczkowej
i wiekszy spadek sredniej dtugosci jednostek laktydylowych
(P.) w poréwnaniu z matrycami bez leku. Uzyskane wyniki
pokazuja, iz napromienianie wigzka elektronowa wydaje sie
by¢ lepszg metoda sterylizacji poli(L-laktydo-ko-weglanu
trimetylenu).

Przeprowadzone badania wskazujg na koniecznos¢
wyboru odpowiedniej metody sterylizacji materiatéw poli-
merowych, poniewaz podczas procesu sterylizacji moze
doj$¢ do zmian w ich wtasciwosciach fizykochemicznych.
To z kolei determinuje zmiany w procesie degradacji i po-
$rednio wplywa na profil uwalniania substanciji leczniczej.

Podziekowania

Prace zrealizowano w ramach badan finansowanych
przez Slgski Uniwersytet Medyczny w Katowicach (KNW-1-
027/D/2/0) oraz Narodowe Centrum Nauki (NN 405 682 340).
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No significant differences of comonomers’ composition
were observed in sterile and non-sterile matrices containing
paclitaxel as well as drug free matrices. The decrease of the
glass transition temperature (T,) resulted from decrease of
the average lactidyl and carbonate block length and the M,
loss after radiation. The obtained data showed that both co-
polymers were more resistant to EB radiation. Nevertheless,
small dissimilarities of physicochemical features between
gamma and EB radiated matrices were noticeable.

Conclusions

Two kinds of copolymers were used to obtain matrices
with 3%, 5% of PTX and drug free matrices that were steril-
ized with the use of electron beam as well as gamma rays.
The radiation dose was 25 kGy. Electron beam radiation
and gamma rays influenced the number average molecular
weight (M,), thermal properties and the average length of
lactidyl and carbonate units (/,, Fryc). Both methods of
sterilization caused decrease in all of the mentioned param-
eters. The insignificant changes of comonomeric ratios were
observed only in P2 matrices. Paclitaxel content caused less
significant molecular weight decrease and higher decrease
of the average length of lactidyl units () as compared
to matrices without drug. The obtained data showed that
electron beam radiation seems to be a better method of
sterilization for poly(L-lactide-co-trimethylene carbonates).

Research indicated the necessity of selecting an ap-
propriate sterilization method of polymeric materials, since
during the sterilization process some changes of their physi-
cochemical properties may occur. This in turn determines the
changes of the degradation process and indirectly affects
the drug release profile.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki badan in vitro wybra-
nych wifasciwos$ci fizykochemicznych i tribologicznych
Sliny ludzkiej, wtasnych preparatow i handlowych
substytutow $liny dostepnych na polskim rynku.
Oceniano warto$¢ pH, lepko$¢ dynamiczng oraz
wspofczynnik tarcia i zuzycie objetoSciowe pary tri-
bologicznej (szkliwo-ceramika korundowa) testowanej
w Srodowisku $lin. Otrzymane wyniki badan wykazaty
réznice pomiedzy testowanymi preparatami w zakre-
sie przeprowadzonych badan. Najlepszym z wtasnych
preparatow, pod katem wiasciwosci tribologicznych,
byt roztwér mucyn typ Ill w buforowanym roztworze
soli fizjologiczney.

Stowa kluczowe: $lina ludzka, substytut $liny, lep-
koS¢, wspotczynnik tarcia, zuzycie

[Inzynieria Biomateriatow 118 (2013) 23-29]

Wprowadzenie

Zaburzenia czynnosci gruczotéw slinowych mogg po-
wodowacé hiposaliwacje (zmniejszenie wydzielania $liny)
lub kserostomie (sucho$¢ jamy ustnej), a nawet oba te
schorzenia jednoczesnie [1]. U pacjentéow z tego typu do-
legliwo$ciami obserwuje sie np. trudnosci w przyjmowaniu
i potykaniu pokarmoéw, problemy z mowg (konieczno$é
ciagtego popijania wody), szybko postepujaca préchnice
okrezna, sktonnos¢ do owrzodzen btony $Sluzowej i wtér-
nych zakazenh bakteryjno-grzybiczych, suchos¢ i zmiany
zabarwienia btony $luzowej, atrofie brodawek, uczucie
pragnienia, pieczenie sluzowki policzkow, warg i jezyka,
nieprawidtowe dziatanie bodzcéw smakowych, chrypke,
bol gardta i nieprzyjemny zapach z ust, zmiane sktadu
i wlasciwosci $liny czy zanik regeneracji uszkodzonych
tkanek miekkich [1,2].

Niestety coraz czesciej lekarze obserwujg u pacjentow
zaburzenia pracy gruczotow slinowych, ktére wptywajg
na ilos¢ wydzielanej $liny. Istnieje wiele czynnikow, ktére
mogq prowadzi¢ do przewlektej suchosci w ustach [1-10].
Wsréd nich nalezy wymienic: dlugoterminowe stosowanie
lekéw (np. o dziataniu: moczopednym, przeciwdepresyjnym,
przeciwhistaminowym, neuroleptycznym), choroby ogdine
(np. zaburzenia funkcji tarczycy, cukrzyca, sarkoidoza,
stany psychodenne (Ilekowe, depresja endogenna), anemia
mikrocytarna i deficyt Fe, awitaminozy (witaminy B2, B6),
AIDS, guzy kata mostowo-moézdzkowego, odwodnienie
(ludzie starsi), kolagenozy, grzybica jamy ustnej, choroby
alergiczne) oraz radioterapie guzéw gtowy i szyi, a takze
czynniki miejscowe (palenie tytoniu, uzytkowanie protez
zebowych, oddychanie przez usta).

INVESTIGATIONS OF TRIBOLO-
GICAL AND PHYSICOCHEMICAL
PROPERTIES OF HUMAN SALIVA
AND ITS SUBSTITUTES

EbpyTAa ANDRYSEWICZ*, JOANNA MYSTKOWSKA*,
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Abstract

In this work, the results of in vitro studies of selected
physical, chemical, and tribological properties of hu-
man saliva, self-made preparations, and commercial
saliva substitutes available on the Polish market, have
been presented. The pH value, absolute viscosity, as
well as the friction coefficient and volumetric wear of
the tribological pair tested in the environments of saliva
and saliva substitutes were evaluated. The obtained
results of studies showed differences between the
tested preparations in the scope of the evaluated pa-
rameters. The best among the self-made preparations,
in terms of tribological properties, was a type Ill mucin
solution in a buffered saline solution.

Keywords: human saliva, saliva substitute, viscosity,
friction coefficient, wear

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 23-29]

Introduction

Disorders of salivary gland functions may cause hy-
posalivation (a reduction of saliva secretion) or xerostomia
(dryness of the oral cavity), or even both of these disorders
at the same time [1]. In patients with this type of affection,
the following symptoms can be observe: e.g. difficulty in
ingestion and swallowing of food, problems with speech
(necessity of constant drinking of water), highly progressing
circumferential caries, a tendency for ulceration of the
mucous membrane and secondary bacterial and fungal
infections, dryness and discoloration of the mucous mem-
brane, papillary atrophy, a sensation of thirst, stinging of the
mucous membrane on the cheeks, lips, and tongue, abnor-
mal response to taste stimuli, hoarseness, sore throat, and
halitosis, a change in the composition and properties of sa-
liva, or dwindling regeneration of damaged soft tissue [1,2].

Unfortunately, more and more often, doctors are observ-
ing salivary gland dysfunctions that affect the amount of
secreted saliva in patients. There are many factors that can
lead to chronic dryness of the mouth [1-10]. Among these
factors, the following should be distinguished: long-term use
of medication (e.g. with diuretic, anti-depressive, anti-hista-
mine, or anti-psychotic effects), general diseases (e.g. thy-
roid dysfunction, diabetes, sarcoidosis, psychogenic states
(anxiety, endogenous depression), microcitary anemia,
and iron deficiency, avitaminosis (vitamins B2, B6), AIDS,
cerebellopontine angle tumors, dehydration (older patients),
collagenosis, oral mycosis, allergic diseases, and radiother-
apy of cranial and cervical tumors, as well as local factors
(tobacco use, use of dental prostheses, mouth breathing).
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wych. Slina jest waznym ptynem ustrojowym, sktadajacym
sie z ponad 99% wody oraz niewielkiej ilosci sktadnikéw
organicznych i nieorganicznych (okoto 1%). Slina dzieki
swoim wiasciwosciom spetnia bardzo wiele waznych funk-
cji w organizmie ludzkim [10,13-20]. Nalezg do nich m.in.:
funkcja trawienna, funkcja ochronna (przeciwbakteryjna,
przeciwwirusowa, przeciwgrzybiczna, antyoksydacyjna);
funkcja wydalnicza, funkcja buforowa, funkcja deminera-
lizacyjna, funkcja odzywcza, funkcja przewodzenia, czy
utatwianie wymawiania zgtosek. Slina bierze réwniez udziat
w regulowaniu gospodarki wodnej catego organizmu, nawil-
za znajdujace sie w jamie ustnej tkanki miekkie, umozliwia
szybkie wchtanianie przez btony sluzowe do krwi pewnych
substancji chemicznych (piramidon, nitrogliceryna), uczest-
niczy w procesie poczucia smaku (woda, gustin). Wszystkie
z wymienionych funkcji sliny majg istotny wplyw na uzyt-
kowanie protez zebowych. Badania Ostlunda i Kawazoe
zaprezentowane w pracy [9] wykazaty zaleznos¢ miedzy
wtasciwosciami uzytkowymi protez stomatologicznych,
a jakoscig i iloscig $liny ludzkiej.

Wsrdd rozlicznych funkgiji, jakie petni slina w srodowisku
jamy ustnej, niezwykle wazny jest jej wptyw na procesy
tarcia i zuzycia kontaktujacych sie powierzchni zebow,
wypetnien stomatologicznych oraz elementow protetyki sto-
matologicznej[21,22]. Proces zuzywania elementow uktadu
stomatognatycznego jest zjawiskiem niekorzystnym, gdyz
moze powodowac zaburzenia w funkcjonowaniu stawéw
skroniowo-zuchwowych. Zmniejszona ilos¢ sliny w jamie
ustnej wptywa na wzrost intensywnosci zuzycia szkliwa oraz
materiatdw stomatologicznych i protetycznych [22].

Leczenie zaburzen wydzielania sliny moze by¢ miejsco-
we (stosowanie wazeliny, gliceryny, substytutéw sliny) lub
ogolnoustrojowe (stymulujace wydzielanie sliny - stosowanie
lekoéw: pilokarpina, cewimelina, betanechol, aminofostina) [2].
Prowadzone sg tez badania w kierunku poszukiwania sub-
stytutow naturalnej sliny. Preparaty te powinny zawierac
takie sktadniki, ktére beda korzystnie wptywaty m.in. na
charakterystyki tribologiczne uktadu stomatognatycznego.

Na rynku farmaceutycznym oferowane sg obecnie sub-
stytuty w postaci roztwordw, aerozoli, zeli lub tabletek roz-
puszczajacych. Preparaty te swoim sktadem chemicznym
zblizone sg do sktadu ludzkiej liny. Producenci, przy opra-
cowywaniu nowych preparatow, koncentrujg sie gtéwnie na
takich ich wtasciwosciach, ktére odpowiadajg za: zniesienie
uczucia suchos$ci w ustach, zapewnienie wysokiej higieny
i Swiezosci jamy ustnej, dziatanie bakteriobdjcze, ochrona
tkanek miekkich i zebow czy uzupetnianie brakujgcych
sktadnikdw obecnych w naturalnej $linie. Niestety preparaty
te wcigz daleko odbiegajg od oryginatu, szczegdlnie, jezeli
chodzi o wiasciwosci tribologiczne.

Celem pracy byta ocena w warunkach in vitro wybra-
nych wtasciwosci fizykochemicznych i tribologicznych sliny
naturalnej, wtasnych oraz handlowych substytutéw sliny
dostepnych na rynku polskim.

Materiaty i metody badan

Badaniom poddano niestymulowang $line mieszang
pobrang od pacjentéw metoda wypluwania oraz wtasne
i handlowe substytuty $liny. Sktad wlasnych kompozyciji
opracowano w Katedrze Inzynierii Materiatowej i Bio-
medycznej Politechniki Biatostockiej. Dobor sktadnikéw
substytutow $liny opierat sie na ich szerokim zastoso-
waniu w przemysle farmaceutycznym (pasty do zebdéw,
ptyny do ptukania ust, itp.) [20]. W skiad pierwszego
preparatu weszly trzy pirofosforany i guma ksantanowa.

An effective method of treatment of salivary gland dys-
functions is being sought for in many scientific centers.
Saliva is an important bodily fluid, consisting of more than
99% water and a small amount of organic and inorganic
ingredients (about 1%). Thanks to its properties, saliva fulfils
many very important functions in the human body [10,13-20].
These are, among others: digestive function, protective
function (anti-bacterial, anti-viral, antifungal, anti-oxidative);
excretory function, buffering function, demineralizing func-
tion, nutritive function, conductive function, and facilitation
of syllable pronunciation. Saliva also takes partin the body’s
water balance, moisturizes the soft tissue found in the oral
cavity, enables rapid absorption of certain chemical sub-
stances (aminopyrine, nitroglycerin) into the blood through
mucous membranes, and is also involved in the process of
sensing taste (water, gustin). All of the functions of saliva
listed above have a significant influence on the use of dental
prostheses. Studies conducted by Ostlund and Kawazoe
present in work [9] showed a dependency between the
utilitarian properties of dental prostheses and the quality
and quantity of human saliva.

Among the manifold functions that saliva fulfils in the
environment of the oral cavity, its influence on tribological
and wear properties of contacting surfaces of teeth, dental
fillings, and dental prosthetics elements are extraordinarily
important [21,22]. The process of wearing of elements of the
stomatognathic system is a disadvantageous phenomenon,
because it may cause dysfunctions in the functioning of tem-
poromandibular joints. The reduced amount of saliva in the
oral cavity has an effect on the increase of the intensity of
wear of enamel and dental and prosthetic materials [22].

Treatment of saliva secretion dysfunction can be [2] local
(use of Vaseline, glycerin, saliva substitutes) or systemic
(stimulation of saliva secretion — use of medication: pilo-
carpine, cevimeline, bethanecol, amifostine). Studies are
also being conducted in the direction of searching for natural
saliva substitutes. Such preparations should contain such
ingredients that will have an advantageous influence on
tribological properties of the stomatognathic system.

As of now, substitutes in the form of solutions, aerosols,
gels, or dissolving pills are available on the pharmaceutical
market. The chemical compositions of these preparations
are similar to the composition of human saliva. When de-
veloping new preparations, manufacturers mainly focus on
properties that are responsible for: alleviating the sensation
of dryness in the mouth, ensuring good hygiene and fresh-
ness of the oral cavity, anti-bacterial action, protection of
soft tissue and teeth, and supplementation of the missing
ingredients that are present in natural saliva. Unfortunately,
these preparations are still far from the original, especially
in terms of tribological properties.

The purpose of this work was to evaluate selected
physicochemical and tribological properties of human saliva,
self-made preparations, and commercial saliva substitutes
available on the Polish market under in vitro conditions.

Materials and methods

Unstimulated mixed saliva acquired from patients using
a spitting method and self-made and commercial saliva
substitutes were subjected to tests. The compositions of
self-made preparations were developed at the Department
of Materials and Biomedical Engineering of the Bialystok
Technical University. The selection of the ingredients of the
saliva substitutes was based on the wide application of these
ingredients in the pharmaceutical industry (toothpastes,
mouthwashes, etc.) [20]. Three pyrophosphates and xanthan
gum entered into the composition of the first preparation.



TABELA 1. Wiasne preparaty sliny.
TABLE 1. Self-made saliva substitutes.

L.p. Roztwor Sktad
No. Solution Composition
1. Roztwor A tetrasodu pirofosforan uwodniony (Sigma-Aldrich) + diwodorofosforan disodu (Sigma-
Solution A Aldrich) + tetrapotasu pirofosforan (Sigma-Aldrich) + guma ksantanowa (Sigma-Aldrich)
w PBS (buforowany roztwor soli fizjologicznej o pH =7,0);
tetra-sodium pyrophosphate hydrated (Sigma-Aldrich) + Di-sodium dihydrogen pho-
sphate (Sigma-Aldrich) + tetra-potassium pyrophosphate (Sigma-Aldrich) + Xanthan
gum (Sigma-Aldrich) in PBS (phosphate buffered saline) of pH = 7.0;
2. Roztwor B roztwér mucyn typu Il (Sigma-Aldrich) w PBS of pH = 7,0
Solution B solution of type Il mucins (Sigma-Aldrich) in PBS of pH = 7.0
3. Roztwoér C roztwoér mucyn typu Il (Sigma-Aldrich) w PBS of pH = 7,0
Solution C solution of type Il mucins (Sigma-Aldrich) in PBS of pH = 7.0
4. Ludzka slina ludzka slina
Human saliva luman saliva

TABELA 2. Handlowe substytuty sliny.
TABLE 2. Commercial saliva substitutes.

L.p. Nazwa (producent) Wybrane sktadniki
\[o} Name (manufacturer) Selected ingredients
1. Bioténe Mouthwash enzymy (laktoperoksydaza, oksydaza glukozy, lizozym), hydroksyetyloceluloza, ksylitol,
(Laclede) wapn
enzymes (lactoperoxidase, glucose oxidase, lysozyme), hydroxyethylcellulose, xylitol,
calcium
2. | BioXtra — zel / BioXtra — Gel | bioaktywne enzymy, ksylitol, mineraty, aloes, wapn, substancje nawilzajace

(Bio-X Healthcare)

bioactive enzymes, xylitol, minerals, aloe, calcium, moisturizers

(PATER Laboratory)

3. BioXtra - ptyn do ptukania |bioaktywne enzymy, ksylitol, mineraty, aloes, wapn, substancje nawilzajgce, fluor,
jamy ustnej olejki esencjonalne
BioXtra - mouthwash bioactive enzymes, xylitol, minerals, aloe, calcium, moisturizers, fluoride, essential
(Bio-X Healthcare) oils
4. Mucinox sorbitol, ksylitol, wyciag z Yerba Santa, kwas cytrynowy, naturalny aromat cytrynowy,
(Medac GmbH Sp. z 0.0.) |kwas askorbinowy, benzoesan sodowy, wodorotlenek sodowy i regulator kwasowosci
sorbitol, xylitol, Yerba Santa extract, citric acid, natural lemon aroma, ascorbic acid,
sodium benzoate, sodium hydroxide, and an acidity regulator

5. Saliva rex s6l sodowa karboksymetylocelulozy, ksylitol, fluorek sodowy, jony wapnia, sok aloesowy
(PATER Laboratory) sodium salt of carboxymethylcellulose, cylitol, sodium fluoride, calcium ions, aloe juice

6. Vivo-dental enzymy (laktoperoksydaza, oksydaza glukozowa, lizozym i laktoferyna)

enzymes (lactoperoxidase, glucose oxidase, lysozyme, and lactoferrin)

W skiad drugiego i trzeciego preparatu weszty naturalne
mucyny zwierzece, odpowiednio typ Il i typ lll. Wszystkie
roztwory przygotowano na bazie roztworu PBS (buforowany
roztwor soli fizjologicznej), zgodnie z TABELA 1.

W celu osiaggniecia powtarzalnych warunkéw badan
sline naturalng pobierano wedtug wczesniej opracowanej
metodyki [23].

Sposrod bardzo wielu ogdélnie dostepnych na rynku
farmaceutycznym preparatéw do badan wybrano produkty
przedstawione w TABELI 2.

W pracy przebadano pH, wtasciwosci tribologiczne
i reologiczne sliny naturalnej i jej substytutow.

Do oceny pH zastosowano analizator potencjometryczny
firmy Orion.

Testy tribologiczne zostaty przeprowadzone przy uzyciu
tribometru, z zastosowaniem geometrii pomiarowej typu
trzpien-tarcza, ktérego widok przedstawia RYS. 1. Pare
tribologiczng stanowit trzpieh, wykonany ze szkliwa zeba
zakonczonego Scietym stozkiem o kacie nachylenia two-
rzacej 20° i powierzchni Scigtej wynoszacej okoto 1 mm?
oraz tarcza o $rednicy 25,4 mm i chropowatosci R, = 0,64,
wykonana z ceramiki korundowej, przygotowana przez
Instytut Ceramiki i Materiatow Budowlanych w Warszawie.
Srodkiem smarnym byta $lina ludzka i jej substytuty.

Natural mucins of animal origin were the ingredients of
the second and third preparations — type Il and type lIl,
respectively. All solutions were prepared using a PBS base
(buffered saline solution) according to TABLE 1.

In order to achieve repeatable test conditions, natural
saliva was acquired according to a pre-developed meth-
odology [23].

Among the wide range of preparations generally available
on the pharmaceutical market, the products presented in
TABLE 2 were selected for tests.

The pH, tribological and rheological properties of natural
saliva and its substitutes were studied in this work.

A potentiometric analyzer from the Orion Company was
used to measure pH.

Tribological tests were conducted using a friction simula-
tor, type pin-on-disc tester (FIG. 1). The friction pair con-
sisted of a pin made from tooth enamel with a truncated
cone ending with a slant height inclination angle of 20°
and a truncated surface of approx. 1 mm? as well as a disc
with a diameter of 25.4 mm and a coarseness of R, = 0.64
made from corundum ceramics, prepared by the Institute of
Ceramics and Building Materials in Warsaw. Human saliva
and its substitutes were used as lubricants.
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RYS. 1. Widok wezta tarcia: 1,3 - prébka, przeciw-
probka, 2 - Srodek smarny [25].

FIG. 1. A view of diagram of the friction node: 1,3 -
sample and countersample, 2 - lubricant [25].

Do przygotowania trzpieni w postaci szkliwa wykorzysta-
no swieze, zdrowe zeby, ktore zostaty usuniete pacjentom w
wieku 18-35 lat, ze wskazan ortodontycznych. Przyjmuje sie,
ze wiasciwosci tribologiczne twardych tkanek w tym prze-
dziale wiekowym praktycznie sie nie zmieniajg [24]. Wybér
formy i geometrii prébek szkliwa dobrany zostat w oparciu
o metodyke badan tego typu materiatéw, zaproponowang
w pracy [22]. Prébki przechowywano maksymalnie dwa
tygodnie w temperaturze okoto 5°C w roztworze Hanksa.

Na podstawie badan wstepnych oraz doniesien lite-
raturowych [22] przyjeto nastepujace parametry badan
tribologicznych: predkos¢ tarcia v = 0,1 m/s; promien tarcia
r =8 [mm]; predkos¢ obrotowa przeciwproébki (tarczy) n = 120
obr/min; $rednica powierzchni czotowej probki ¢ = 1 mm;
nacisk jednostkowy w strefie tarcia: 20 MPa; czas tarcia
pojedynczej préby t = 3 h (180 min); objetos¢ srodka smar-
nego V =5 cm?.

W celu wyznaczenia zuzycia objetosSciowego przed
i po zakonczeniu badan tribologicznych mierzono $rednice
wierzchotkéw prébek za pomocag mikroskopu uniwersalnego
Carl Zeiss Jena 2116.

Lepko$¢ dynamiczng wyznaczono za pomoca lepkoscio-
mierza Brookfielda z zastosowaniem uktadu pomiarowego
typu stozek-ptytka. Badania wykonano w temperaturze 37°C.

Wyniki i dyskusja

W TABELI 3 przedstawiono wartosci pH badanych prepa-
ratow slin, natomiast na RYS. 2-7 zaprezentowano charak-
terystyki zmian lepkos$ci dynamicznej przy roznych predkos-
ciach scinania oraz charakterystyki tribologiczne. Koncowe
wyniki wszystkich badan sg wartoscig srednig z trzech préb
przeprowadzonych w tych samych warunkach pomiarowych.

Z TABELI 3 mozna wywnioskowac, ze srednie wartosci pH
nie dla wszystkich preparatéw mieszcza sie w przedziatach
uznawanych za prawidtowe dla $liny ludzkiej. Najnizsza war-
tos¢ pH posiadaty preparaty: Bioténe Moutwash i Mucinox
(odpowiednio pH = 4,8 i pH = 5,4). Nieco wyzsze wartosci
pH wykazaty preparaty Vivo-dental i Saliva rex (odpowiednio
pH=6,4ipH=6,9). Najwyzsze wartosci pH wsréd handlowych
preparatéw wykazaty produkty Bioxtra (pH = 7,2). Preparaty
o niskich wartosciach tego parametru moga by¢ stosowane
tylko przez osoby nie posiadajgce wtasnego uzebienia, gdyz
niskie wartosci pH sprzyjajg rozwojowi prochnicy. Wartos¢
pH $liny ludzkiej u zdrowego cztowieka wynosi w granicach
pH =6,8-7,2. Warto$¢ pH wszystkich trzech wtasnych kom-
pozycji (pH = 7,0) miesci sie w przedziale pH sliny naturalnej,
uznawanego przez lekarzy za prawidtowy.

Fresh and healthy teeth extracted from patients ages
18-35 due to orthodontic indications were used to prepare
enamel pins. It is accepted that the tribological properties
of hard tissue in this age interval are practically unchang-
ing [24]. The selection of the form and geometry of enamel
samples was made on the basis of the test methodology
for this type of materials proposed in [22]. Samples were
stored for a maximum time of two weeks at a temperature
of approx. 5°C in Hank’s solution.

On the basis of preliminary studies and literature data
[22], the following parameters of tribological tests were ac-
cepted: friction rate v = 0.1 m/s; friction radius r = 8 mm;
rotational speed of the countersample (disc) n = 120 rpm;
diameter of the sample face surface ¢ = 1 mm; pressure
applied to the sample - 20 MPa; friction time of a single test
t =3 h (10800 s); volume of lubricant V = 5 cm?.

Before and after friction tests were conducted, the diam-
eters of sample tips were measured using a Carl Zeiss Jena
2116 universal microscope for the purpose of determining
the volumetric wear.

Absolute viscosity was determined using a Brookfield
viscosimeter with the application of a cone-disk type meas-
uring system. Studies were conducted at a temperature
of 37°C.

Results and discussion

TABLE 3 presents the pH values of tested saliva prepara-
tions, and FIGs. 2-7 show curves of changes of viscosity for
different shear rates and friction curves. Results presented
in this work are the mean value of three measurements
obtained at the same research conditions.

It can be concluded from the results in TABLE 3, that
the average pH values do not necessarily fall within the
ranges recognized as correct for human saliva for all of the
preparations. The Bioténe Moutwash and Mucinox prepa-
rations had the lowest pH values (pH = 4.8 and pH = 5.4,
respectively). The Vivo-dental and Saliva rex preparations
had somewhat higher pH values (pH = 6.4 and pH = 6.9,
respectively). Bioxtra products had the highest pH values
among the commercial preparations (pH = 7.2). Prepara-
tions with low pH values can be used by persons without
their own set of teeth, because low pH values favor the
development of tooth decay. The pH value of human saliva
in a healthy human is within the range of pH = 6.8-7.2.
The pH value of all three of the self-made compositions
(pH = 7.0) is within the pH range of natural saliva recognized
by doctors as correct.

TABELA 3. Zestawienie wartosci pH dla sliny
naturalnej i jej substytutow.

TABLE 3. pH values of human saliva and its
substitutes.

L.p. Badana substancja pH
\[o] Tested substance

1. Saliva rex 6.9
2. |Vivo-dental 6.4
4. Mucinox 54
5. |BioXtra - ptyn do ptukania jamy ustnej 7.2

BioXtra - mouthwash

6. |[BioXtra— zel/BioXtra — gel 7.2
7. |Biotene Mouthwash 4.8
8. |Slinaludzka 6.8-7.2
9. Roztwor A 7.0
10. |Roztwor B 7.0
11. | Roztwor C 7.0
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RYS. 2. Lepkos¢ sliny ludzkiej i jej handlowych
substytutow.

FIG. 2. Viscosity of human saliva and its commer-
cial substitutes.

Kolejny etap badan objat badania reologiczne. Na RYS. 2
przedstawiono wartos¢ lepkosci dynamicznej n (mPas)
w funkcji predkosci Scinania y [1/s] dla Sliny ludzkiej i pre-
paratow handlowych.

Jak wynika z RYS. 2 najnizszg warto$¢ lepkosci dy-
namicznej uzyskano dla preparatu Mucinox (~1 mPas),
a najwyzsza wartos¢ dla preparatu Saliva rex (~7 mPas).
Preparaty Bioténe Mouthwash i Bioxtra charakteryzujg
lepkosci znajdujace sie w przedziale 1-7 mPas.

Z kolei analiza lepkosci wtasnych preparatow slin wyka-
zata (RYS. 3), ze najnizszg lepko$¢é ma roztwér na bazie
mucyn typ Il w roztworze PBS, a najwyzszg lepko$¢ roztwor
pirofosforanéw z dodatkiem gumy ksantanowej. Roztwér
mucyn typ lll w PBS charakteryzuje lepko$¢ najbardziej
zblizona do lepkosci sliny ludzkiej.

Analiza RYS. 2 i 3 uwidacznia, ze wszystkie handlowe
preparaty sliny wykazaty wtasciwosci cieczy newtonowskiej,
natomiast slina ludzka i wtasne kompozycije $lin — wtasciwo-
$ci cieczy nienewtonowskiej. Lepkos¢ badanych roztworéw
jest bardzo zréznicowana i zalezy przede wszystkim od ich
sktadu chemicznego.

Drugim zasadniczym elementem pracy sg badania
tribologiczne. Na RYS. 4 przedstawiono zmiany wartosci
wspotczynnika tarcia w czasie. Z badan tych wynika, ze
najwyzsze wspotczynniki tarcia wsréd testowanych han-
dlowych substytutéw sliny wykazaty preparaty Mucinox i
Bioxtra (~0,30). Najnizszy zas — Bioténe Mouthwash (~0,21).
Preparat Vivo-dental wykazat najnizszy wspotczynnik tarcia
wsrdd testowanych preparatéow (~0,15) po 3 godzinach
tarcia. Substytut ten charakteryzowat wysoki wspotczynnik
tarcia (~0,25) na poczatku procesu tarcia, ktéry w miare
postepu procesu tarcia obnizyt sie do (~0,15). Ta ostatnia
wartos¢ odpowiadata jednoczesnie wartosci wspotczynnika
tarcia w srodowisku naturalnej sliny ludzkiej.

Na RYS. 5 przedstawiono wartosci zuzycia objetoscio-
wego pary tarciowej szkliwo-ceramika korundowa, poddanej
procesom tarcia w $rodowisku $liny naturalnej i jej han-
dlowych substytutéw. W tym przypadku najnizsze zuzycie
objetosciowe pary tarciowej (~0,011 mm?®) uzyskano dla
procesu tarcia prowadzonego w srodowisku sliny naturalne;.
Najwyzsze zuzycie pary tarciowej uzyskano dla przypad-
ku tarcia w $rodowisku preparatu Mucinox (~0,58 mm?).
Na podstawie analizy wynikow badan stwierdzono, ze dla
pary tarciowej szkliwo-ceramika korundowa wszystkie han-
dlowe substytuty sliny w poréwnaniu z ludzka $ling wykazaty
gorsze wiasciwosci tribologiczne (wyzszy wspotczynnik
tarcia i wyzsze zuzycie liniowe).

RYS. 3. Lepkos¢ sliny ludzkiej oraz wiasnych
kompozycji substytutow sliny ludzkiej.

FIG. 3. Viscosity of human saliva and self-made
compositions of human saliva substitutes.

The next stage of tests included rheological tests. FIG. 2
shows the value of absolute viscosity n (mPas) as a function
of shear rate y [1/s] for human saliva and four commercial
preparations. It was not possible to determine the viscosity of
all commercial substitutes due to the fact that their viscosity
was outside the measuring range of available spindles of
the device used for testing.

As results from FIG. 2, the lowest absolute viscosity
value was obtained for the Mucinox preparation (~1 mPas)
and the highest for the Saliva rex preparation (~7 mPas).
The Bioténe Mouthwash and Bioxtra preparations are char-
acterized by viscosities within the range of 1-7 mPas.

In turn, analysis of the viscosity of self-made saliva substi-
tutes showed (FIG. 3) that the mucin type ll-based solution
in PBS, has the lowest viscosity, and the pyrophosphate
solution with the addition of xanthan gum has the highest
viscosity. The mucin solution, type Ill in PBS, is character-
ized by a viscosity that is the most similar to the viscosity
of human saliva.

Analysis of FIGs. 2 and 3 makes it clear, that all com-
mercial saliva preparations exhibited the properties of
a Newtonian fluid; however human saliva and self-made
saliva compositions had Non-Newtonian fluid properties.
The viscosity of the studied solutions is varied and depend-
ent, above all, on their chemical composition.

The second essential element of the work was tribological
testing. FIG. 4 presents changes of the friction coefficient
over time. It results from these studies, that Mucinox and
Bioxtra exhibited the highest friction coefficients (~0.30)
among the tested commercial saliva substitutes. The low-
est value of friction coefficient was observed for Bioténe
Mouthwash solution (~0.21). The Vivo-dental substitute
exhibited the lowest friction coefficient (~0.15) among
tested commercial saliva substitutes at 3 hours of friction.
This preparation was characterized by a high friction coeffi-
cient (~0.25) at the beginning of the friction process, which
was reduced to (~0.15) as the friction process continued.
The latter value corresponds to the friction coefficient value
in the environment of human saliva.

FIG. 5 shows the values of volumetric wear of the enamel-
corundum ceramics friction pair subjected to friction proc-
esses in the environment of natural saliva and its commercial
substitutes. In this case, the lowest volumetric wear of the fric-
tion pair (~0.011 mm?®) was achieved for the friction process
conducted in the environment of natural saliva. The highest
wear of the friction pair was achieved in the case of friction
in the environment of Mucinox preparations (~0.58 mm?).
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RYS. 4. Wspélczynnik tarcia w czasie dla pary
tribologicznej szkliwo-ceramika korundowa
w srodowisku handlowych substytutow sliny.
FIG. 4. Friction coefficient over time for the enam-
el-corundum ceramics friction pair in the environ-
ment of commercial saliva substitutes.

RYS. 5. Zuzycie objetosciowe po 180 minutach dla
pary tribologicznej szkliwo-ceramika korundowa
w srodowisku handlowych substytutéw sliny.

FIG. 5. Volumetric wear after 180 minutes of friction
for the enamel-corundum ceramics friction pair in
the environment of commercial saliva substitutes.
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RYS. 6. Wspéiczynnik tarcia w czasie dla pary
tribologicznej szkliwo-ceramika korundowa
w srodowisku substytutow sliny.

FIG. 6. Friction coefficient over time for the
enamel-corundum ceramics friction pair in the
environment of saliva substitutes.

Przeprowadzono takze badania tribologiczne w $rodo-
wisku wtasnych preparatéw sztucznej sliny. Jak wynika
z RYS. 6, najnizszy wspodtczynnik tarcia (~0,12) wykazat
roztwor mucyn typ lll w PBS, a najwyzszy wspétczynnik
tarcia (~0,17) otrzymano dla roztworu pirofosforanéw
z dodatkiem gumy ksantanowe;.

Na RYS. 7 przedstawiono wyniki pomiaru zuzycia obje-
tosciowego pary tarciowej szkliwo-ceramika korundowa te-
stowanych w srodowisku wtasnych substytutow sliny. Wyniki
tych badan sg dos¢ zaskakujgce, bowiem po 3 godzinach
tarcia, najwyzsza wartos$¢ zuzycia (~0,011 mm?) zanotowano
dla sliny ludzkiej, a najnizszg dla roztworu mucyn typ Il
w roztworze PBS (~0,0013 mm?). Wyjasnienie tych obser-
wacji wymaga dodatkowych badan wykraczajacych poza
zakres tej pracy.

Whioski

Ocena pH oraz badania wtasciwosci reologicznych
i tribologicznych dla wtasnych i handlowych substytutow
Sliny uwidocznity réznice ich wiasciwosci uzytkowych po-
miedzy sobg i w poréwnaniu do $liny naturalnej.
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RYS. 7. Zuzycie liniowe po 180 minutach tarcia dla
pary tribologicznej szkliwo-ceramika korundowa
w srodowisku trzech substytutow sliny.

FIG. 7. Volumetric wear after 180 minutes of friction
for the enamel-corundum ceramics friction pair in
the environment of three saliva substitutes.

On the basis of analysis of test results, it was stated, that for
the enamel-corundum ceramics friction pair, all commercial
saliva substitutes exhibited worse tribological properties
(higher friction coefficient and higher linear wear) in com-
parison with human saliva.

Friction tests were also conducted in the environment
of self-made artificial saliva preparations. As results from
FIG. 6, the lowest friction coefficient (~0.11) was exhibited
by the type Ill mucin solution in PBS, and the highest fric-
tion coefficient (~0.17) was obtained for the pyrophosphate
solution with the addition of xanthan gum.

FIG. 7 presents the results of volumetric wear meas-
urements of the enamel-corundum ceramics friction pair
tested in the environment of self-made saliva substitutes.
In this case, after 3 hours of friction, the greatest wear value
(~0.011 mm?®) was recorded for human saliva and the low-
est for the type lll mucin solution in PBS (~0.0013 mm?).
Future investigations are needed in order to explain this
phenomenon.

Conclusions

Studies of the physicochemical and tribological properties
of own-prepared and commercial saliva substitutes made
the differences of utilitarian properties between them and
in comparison with natural saliva apparent.
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Przeprowadzone badania oraz analiza literaturowa
pozwolity na opracowanie wtasnych substytutow Sliny.
Odpowiednio dobrane sktadniki zapewniajg korzystne pH
roztworow oraz korzystne charakterystyki tribologiczne
i reologiczne.

Przeprowadzone badania potwierdzajg koniecznos¢ pro-
wadzenia dalszych testéw badawczych w kierunku poszu-
kiwania nowych preparatow slin o lepszych wtasciwosciach
niz obecnie dostepnych produktéw handlowych.

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna sformu-
towac¢ nastepujace wnioski koncowe:

1. Substytut $liny zawierajagcy mucyne typ Il w roztworze
PBS wykazat najlepsze wtasciwosci tribologiczne (najnizszy
wspotczynnik tarcia i najnizsze zuzycie liniowe pary tarcio-
wej szkliwo-ceramika korundowa).

2. Najnizsze wartosci lepkosci dynamicznej, w przypadku
preparatow handlowych zaobserwowano dla ptynu Mucinox,
a najwyzsze dla ptynu Saliva rex.

3. Najwyzsze wartosci lepkosci dynamicznej, w przypad-
ku preparatéw wtasnych zaobserwowano dla roztworu piro-
fosforanéw z dodatkiem gumy ksantanowej, a najnizsze dla
roztworu mucyn typ I, przygotowanych roztworze PBS.

4. Badania pH testowanych handlowych i wtasnych
preparatow sliny wykazaty, ze jego wartosci odpowiadajg,
pH sliny naturalne;j:

- w przypadku ptynéw handlowych — tylko dla Saliva rex
i Bioxtra,

- w przypadku ptynéw wiasnych — dla wszystkich testowa-
nych uktadow.

Podziekowanie

Praca naukowa finansowana ze $rodkéw na nauke
w latach 2010-2013 jako projekt badawczy numer N N507
592938.
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The conducted studies and analysis of the literature
made it possible to develop self-made saliva substitutes.
The appropriately selected ingredients provide a beneficial
pH of solutions and beneficial tribological and rheological
characteristics.

The conducted studies confirm the necessity of further
research being carried out in the direction of searching for
new saliva preparations with better properties than the cur-
rently available commercial products.

On the basis of the results of the performed research,
the following general conclusions can be made:

1. The saliva substitute containing type 11l mucin in PBS
exhibited the best tribological properties (the lowest friction
coefficient and the lowest linear wear of the enamel-corun-
dum ceramics friction pair).

2. The lowest values of absolute viscosity in the case
of commercial preparations were observed for the Muci-
nox fluid and the highest were observed for the Saliva rex
fluid.

3. The highest values of absolute viscosity in the case
of self-made preparations were observed for the pyrophos-
phate solution with the addition of xanthan gum and the low-
est were observed for the type Il mucin solution in PBS.

4. pH measurements of the tested commercial and self-
made saliva preparations showed that the pH values of these
preparations correspond to the pH of natural saliva:

- in the case of commercial fluids — only for Saliva rex and
Bioxtra,
- in the case of self-made fluids — for all tested solutions.
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Abstract

W niniejszej pracy byta opracowywana implantacyj-
na postac leku zawierajgca rysperydon wytworzona
z poli(L-laktydo-ko-glikolidu) (L-PLGA) oraz poli(D,L-
laktydo-ko-glikolidu) (D,L-PLGA) zastosowanych jako
no$niki leku. Ustalano wptyw wtasciwosci powierzch-
niowych i strukturalnych na poczgtkowe uwalnianie
rysperydonu podczas pierwszych 24 godzin inkubacji.
W tym celu zastosowano wysokosprawng chroma-
tografie cieczowg, spektroskopie magnetycznego
rezonansu jgdrowego, skaningowgq kalorymetrie roz-
nicowa, skaningowy mikroskop elektronowy oraz mi-
kroskop sit atomowych. We wszystkich analizowanych
danych zaobserwowano réznice pomiedzy matrycami
wykonanymi z L-PLGA, a matrycami sporzadzonymi
z D,L-PLGA. Nie wykazano efektu wyrzutu dla zad-
nego z badanych polimeréw, jakkolwiek ilos¢ uwol-
nionego leku w przypadku matryc D,L-PLGA byta
prawie pieciokrotnie wyzsza. Kopolimer L-PLGA cha-
rakteryzowat sie znaczqco wiekszg Srednig dtugoscia
blokéw laktydylowych i glikolidylowych niz D,L-PLGA.
Co wiecej, zaobserwowano inny charakter powierzch-
ni analizowanych matryc, to znaczy w przypadku
L-PLGA powierzchnia byta porowata, podczas gdy w
przypadku D,L-laktydu nie obserwowano perforacji.
Niewatpliwie istnieje zalezno$¢ miedzy poczgtkowym
uwalnianiem rysperydonu, a topografig i strukturg
matryc polimerowych. Przypuszcza sie, ze wieksze
uwalnianie leku z L-PLGA byto bardziej zwigzane
z wtaSciwosciami powierzchniowymi niz ze strukturg
matryc. Otrzymane wyniki wskazujg na ogromny
potencjat obu tych polimeréw i mozliwo$¢ wybrania
optymalnego materiatu.

Stowa kluczowe: rysperydon, implantacyjne nosniki
lekéw, poli(L-laktyd-ko-glikolid), poli(D,L-laktyd-ko-
glikolid), poczgtkowe uwalnianie

[Inzynieria Biomateriatéow 118 (2013) 30-36]

In this work, implantable drug formulation with
risperidone on the basis of poly(L-lactide-co-glyco-
lide) (L-PLGA) and poly(D,L-lactide-co-glycolide)
(D,L-PLGA) as drug carries has been developed. The
influence of surface and structural properties on the
initial release of risperidone during the first 24 hours
has been determined. In this aim, high-performance
liquid chromatography, nuclear magnetic resonan-
ce spectroscopy, differential scanning calorimetry,
scanning electron microscope and atomic force mic-
roscope were used. The differences between L-PLGA
and D,L-PLGA matrices in all analyzed data were
noted. The burst effect was not revealed for any of
the studied polymers, however the released drug
was almost five times larger for D,L-PLGA matrices.
The L-PLGA copolymer revealed a significantly longer
average length of the lactidyl and glycolidyl blocks than
D,L-PLGA. Moreover, various characters of surface
for analyzed matrices were shown, i.e. in the case
of L-PLGA the surface was porous and in the case
of D,L-PLGA it was nonporous. Undoubtedly, there
were dependences between risperidone’s initial
release and the topography and the structure of
polymeric matrices. We suppose that the larger drug
release for L-PLGA was more associated with surface
properties than with structure of matrices. The obtained
results show the great potential of both polymers and
possibility to choose the optimal material.

Keywords: risperidone, implantable drug carriers,
poly(L-lactide-co-glycolide, poly(D,L-lactide-co-glyco-
lide), initial release

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 30-36]



Wprowadzenie

Wedtug danych literaturowych, schizofrenia dotyka zna-
czacej czesci swiatowej populacji (0,3-0,7%) [1,2]. Wiele
neuroleptykéw w réznych postaciach znalazto zastosowanie
w leczeniu schizofrenii [3-6]. Jednym z nich byt rysperydon,
stosowany klinicznie od péznych lat osiemdziesiatych [7,8].
Przez ostatnie dwie dekady w celu zwiekszenia biodostep-
nosci rysperydonu i zmniejszenia jego szeroko rozumia-
nych dziatan niepozadanych proponowano wiele postaci
zawierajagcych tg substancje leczniczg. Nalezaty do nich
tradycyjne tabletki doustne i tabletki ulegajace rozpadowi
w jamie ustnej, roztwory i dtugo dziatajace iniekcje [9-12].
Bez wzgledu na punkt widzenia, wspomniane powyzej po-
stacie leku posiadajg mniejsze lub wieksze wady. Najwiek-
szg wadg postaci doustnych wydaje sie by¢ koniecznosc¢
ich regularnego codziennego przyjmowania. Alternatywnym
rozwigzaniem dla tradycyjnych preparatow sg diugo dzia-
fajace iniekcje. Komercjalnie dostepny produkt leczniczy
zawierajacy rysperydon w formie dtugo dziatajacej iniekcji
zawiera enkapsutkowane mikrosfery wytworzone z poli(D,L-
laktydo-ko-glikolidu) (D,L-PLGA). W przypadku wiekszo-
Sci pacjentow musi on by¢ podawany co dwa tygodnie.
W przypadku tego produktu leczniczego gtéwne uwalnianie
rysperydonu rozpoczyna sie w trzecim tygodniu, trwa od
czwartego do szoéstego tygodnia i konczy sie w si6dmym
tygodniu [13]. Jednakze, ze wzgledu na fakt, ze mikrosfery
sg zawieszane w roztworze wodnym, podawaniu leku moze
towarzyszy¢ bél. Co wiecej, w przypadku jakichkolwiek po-
wikfan klinicznych mikrosfery nie moga by¢ usuniete.

Nasze badania zmierzajg do opracowania implantacyjnej
postaci leku z rysperydonem na bazie poli(L-laktydo-ko-gli-
kolidu) (L-PLGA) oraz D,L-PLGA, stosowanych jako nos$niki
leku. Gtéwnym celem przeprowadzonych badan dotycza-
cych nowej postaci leku jest otrzymanie produktu lecznicze-
go, ktéry bedzie podawany rzadziej, a rysperydon bedzie
uwalniany szybciej niz w czwartym tygodniu i dtuzej niz przez
siedem tygodni, w poréwnaniu do produktu komercyjnego.
Jednakze w tej pracy, na biezacym etapie badan, okreslono
wptyw powierzchni i wiasciwosci strukturalnych matryc po-
limerowych na poczatkowe uwalnianie z nich rysperydonu,
a takze na ryzyko wystgpienia efektu wyrzutu.

Materiaty i metody

Matryce o srednicy 10 mm otrzymywano z dwéch kopoli-
merdéw o wysokiej masie czasteczkowej, to znaczy z L-PLGA
85:15 (100 000 Da) oraz D,L-PLGA 85:15 (90 300 Da)
metoda wylewania z roztworu (ang. solution casting
method). W badaniu, uzyto pie¢ matryc otrzymanych
z L-PLGA o $redniej masie 60,74 mg +13,60 i pie¢ matryc
z D,L-PLGA o $redniej masie réwnej 71,22 mg +2,47.
Kopolimery zsyntezowano w Centrum Materiatéw Poli-
merowych i Weglowych Polskiej Akademii Nauk w Zabrzu
metoda polimeryzacji w masie z zastosowaniem Zr(Acac),
jako inicjatora polimeryzacji o niskiej toksycznosci, wedtug
wczesniej opracowanej metodologii [14,15].

Matryce zawierajace 10% rysperydonu (Teva Kutno S.A.)
inkubowano w buforze PBS (pH 7,4) w stosunku 15 mg
matrycy : 1 ml PBS, w warunkach ciggtego wytrzgsania (240
obrotéw na minute) w temperaturze 37°C przez 24 godziny.
Po tym okresie badano obecnos$¢ rysperydonu w buforze.
Powierzchnie i wiasciwosci strukturalne matryc polimero-
wych badano przed ich inkubacjg w buforze PBS.

Pomiary stezenia rysperydonu wykonano za pomocag wy-
sokosprawnej chromatografii cieczowej — HPLC z uzyciem
pieca kolumnowego (L-2450, VWR Hitachi, Merck), detek-
tora UV (L-2355 diode array detektor, VWR Hitachi, Merck)
i chromatografu Elite LaChrom (VWR Hitachi, Merck).

Introduction

According to the literature data schizophrenia affects
a significant part of the world population, i.e. the range of
0.3-0.7% [1,2]. A lot of neuroleptics in various formulations
have found the application in the treatment of schizophrenia
[3-6]. One of them was risperidone, clinically used since the
late 80’s [7,8]. In the last two decades, such formulations
containing risperidone as conventional oral tablets and
orodispersible tablets, solutions and long-acting injections
were proposed to increase the bioavailability of risperidone
and to decrease its widely understood side effects [9-12].
Regardless of the point of view, the above-mentioned
formulations possess the smaller or larger drawbacks.
The biggest drawback of oral formulations seems to be
the need of regular daily applications. An alternative to the
traditional drug formulations is to use various long-acting
injections. The commercially available medical product
containing risperidone in the form of a long-acting injec-
tion includes the encapsulated microspheres composed
of poly(D,L-lactide-co-glycolide) (D,L-PLGA) and must be
applied every two weeks for most patients. In the case of
this medical product the main release of risperidone begins
in the 3 week, lasts from the 4" to 6" week and ends in
the 7™ week [13]. However, due to the fact that the micro-
spheres are suspended in an aqueous solution, the drug’s
administration may be accompanied by pain. Moreover,
in the event of any clinical complications microspheres
cannot be removed.

In our studies, an implantable drug formulation with
risperidone on the basis of poly(L-lactide-co-glycolide)
(L-PLGA) and D,L-PLGA as drug carries will be developed.
The main aim of the performed studies on a novel formula-
tion is obtaining a medical product which will be applied
less frequently and risperidone will be released faster than
in the 4" week and longer than for 7 weeks in comparison
with a commercial product. However, in this work, at the
current stage of studies, the influence of surface and struc-
tural properties on the initial release of risperidone from
polymeric matrices and the risk of the burst effect will be
determined.

Materials and Methods

The matrices (10 mm diameter) were obtained from
two high molecular weight copolymers, i.e. L-PLGA 85:15
(100 000 Da) and D,L-PLGA 85:15 (90 300 Da) by solution
casting method. In this study, five matrices obtained from
L-PLGA with an average weight equal to 60.74 mg +13.60
and five matrices from D,L-PLGA with an average weight
equal to 71.22 mg +2.47 were used. The copolymers were
synthesized at the Centre of Polymer and Carbon Materi-
als of Polish Academy of Sciences in Zabrze in bulk with
the use of Zr(Acac), as a low toxic initiator according to the
previously developed methodology [14,15].

The matrices containing 10% of risperidone (Teva Kutno
S.A.) were incubated in a PBS buffer (pH 7.4) in the ratio of
15 mg of matrix : 1 ml of PBS during 24 hours under constant
agitation (240 revs per minute) at 37°C. After this period
the buffer was examined for the presence of risperidone.
Surface and structural properties of polymeric matrices were
determined before their incubation in the PBS buffer.

Determination of risperidone concentration was done
by high-performance liquid chromatography — HPLC using
a column oven (L-2450, VWR Hitachi, Merck), a UV detector
(L-2355 diode array detector, VWR Hitachi, Merck) and Elite
LaChrom chromatograph (VWR Hitachi, Merck).
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tydylowych (), wspotczynnik beztadnosci (R)) okreslano
za pomoca spektroskopii magnetycznego rezonansu jadro-
wego (NMR) (*H i *C). Widma '"H NMR rejestrowano przy
czestotliwosci 600 MHz, widma "*C NMR rejestrowano przy
czestotliwosci 125 MHz, za pomocg spektrometru AVANCE
Il Ultra Shield Plus Bruker 600 MHz z zastosowaniem pro-
béwek 5-mm. Jako rozpuszczalnika uzyto DMSO-d;.

Wiasciwosci termiczne polimeréw wyznaczono za pomo-
cg réznicowej kalorymetrii skaningowej (DSC) z uzyciem
aparatu TA DSC 2010 (TA Instruments, New Castle, DE).
Pomiary wykonano przy szybkosci grzania 20°C/min,
w zakresie temperatur od -20°C do 200°C, w atmosferze
azotu (przeptyw = 50 mL/min). Do kalibracji kalorymetru
zastosowano wysokiej czystosci ind i gal. Temperatury ze-
szklenia (T,) zostaty wyznaczone dla prébek amorficznych,
stosujac szybkos$¢ ogrzewania 20°C/min. W celu uzyskania
amorficznej probki, badane materiaty byly ogrzewane do
220°C, a nastepnie szybko schtodzone przez umieszcze-
nie ich w ciektym azocie. Jako temperature zeszklenia (T,)
przyjeto temperature odpowiadajgcq punktowi przegiecia
na zaleznosci zmiany ciepta wtasciwego z temperaturg
(ang. midpoint).

Badania morfologiczne powierzchni matryc przepro-
wadzono z zastosowaniem skaningowego mikroskopu
elektronowego (SEM) i mikroskopu sit atomowych (AFM).
Do badan uzyto SEM Quanta 250 FEG (FEI Company).
Przed wykonaniem zdje¢ prébki pokrywano warstwg ztota
o grubosci 3 nm przy uzyciu napylarki. Zdjecia rejestrowano
w niskiej prozni, przy napieciu przyspieszajacym rownym
5 kV podczas skanowania. Obrazowanie powierzchni
z uzyciem AFM przeprowadzono za pomocg MultiMode 3
(di-Veeco, CA) pracujacego w trybie kontaktu przerywane-
go w warunkach atmosferycznych. Wszystkie obrazy AFM
przetwarzano za pomocg oprogramowania WSxM (Nanotec
Electronica) [16]. Przed pomiarami matryce suszono na
powietrzu w temperaturze pokojowej w lozy laminarnej,
a nastepnie pod zmniejszonym cisnieniem.

Wyniki i dyskusja

Podczas uwalniania rysperydonu z implantacyjnych
biodegradowalnych postaci leku mogg mie¢ miejsce rézne
niekorzystne zjawiska. Jednym z nich jest efekt wyrzutu.
Jest on szeroko opisany w literaturze dla innych substancji
leczniczych i roznych noé$nikow [17,18]. W tej pracy badane
beda nowe postacie mogace uwalniac rysperydon diuzej niz
przez 7 tygodni. W tym aspekcie ograniczenie lub catkowita
eliminacja efektu wyrzutu ma istotne znaczenie. Z jednej
strony niekontrolowane uwalnianie substancji leczniczej
moze powodowac pojawienie sie efektu toksycznego in vivo.
Z drugiej strony nadmierne uwalnianie substancji leczniczej
bezposrednio wptywa na redukcje jej dawki w matrycach
polimerowych.

Niewatpliwie wystepujg zaleznosci pomiedzy poczat-
kowym uwalnianiem rysperydonu a topografig i strukturg
polimerowej matrycy. Zostato to potwierdzone w niniejszym
badaniu. Zaobserwowano istotne roznice miedzy matrycami
wykonanymi z L-PLGA i D,L-PLGA w ilosci uwolnionego
rysperydonu, w obrazach SEM i AFM oraz w danych uzy-
skanych z widm NMR.

Poczatkowe uwalnianie rysperydonu byto nieznacz-
ne (L-PLGA 30,94 pg 3,16, tj. 0,51%; D,L-PLGA
167,07 pg +£19,25 tj. 2,35%), w zwigzku z tym efekt
wyrzutu nie wystapit w przypadku zadnego z badanych
polimeréw. Jednakze, odnotowano znaczgce rozni-
ce w ilosci uwolnionego leku pomiedzy kopolimerami.

The composition and chain structure of used copoly-
mers (average length of glycolidyl (/sg) and lactidyl blocks
(hL), randomization ratio (R)) were determined by 'H and
8C nuclear magnetic resonance spectroscopy (NMR).
'H NMR data were recorded at 600 MHz and *C NMR
at 125 MHz using AVANCE |l Ultra Shield Plus Bruker
600 MHz spectrometer and a 5-mm sample tube. DMSO-d,
was used as solvent.

Thermal characteristics of polymers were obtained by
means of differential scanning calorimetry (DSC), using
the TA DSC 2010 apparatus (TA Instruments, New Castle,
DE) at a heating rate of 20°C/min, in range from -20°C to
200°C, under the nitrogen atmosphere (flow = 50 mL/min).
The instrument was calibrated with high purity indium and
gallium. The glass transition temperatures (T,) were deter-
mined for amorphous samples at heating rate of 20°C/min.
To obtained amorphous sample the initial materials were
first heated to 220°C and then quenched into liquid nitrogen.
T, was taken as the midpoint of the increase of the specific
heat associated with the transition.

The morphological study of the matrices’ surface was
performed by a scanning electron microscope (SEM) and an
atomic force microscope (AFM). SEM Quanta 250 FEG (FEI
Company) was employed in this study. Prior to observation
the samples were sputter coated with a 3 nm layer of gold
and investigated at low vacuum. The accelerating voltage
was 5 kV while scanning. AFM imaging was performed
using MultiMode 3 (di-Veeco, CA) working in the tapping
mode under atmospheric conditions. All AFM images were
processed using the software package WSxM (Nanotec
Electronica) [16]. Before measurements, the matrices were
air dried at room temperature in the laminar box and then
under reduced pressure.

Results and Discussion

During risperidone release from the implantable biode-
gradable formulations various unfavorable phenomena may
take place. One of them is burst effect, widely described in
literature for other drug substances and various drug carriers
[17,18]. In this work, novel formulations which may release
risperidone longer than for 7 weeks will be developed.
In this aspect, the limitation or elimination of the burst effect
is significantly important. On the one hand, uncontrolled
release of drug substance may influence toxic effect in vivo.
On the other hand, excessive release of drug substance
directly affects the dose reduction in the polymeric matrices.

Undoubtedly, risperidone’s initial release mainly depends
on the topography and structure of polymeric matrices,
as confirmed in this study. Significant differences between
L-PLGA and D,L-PLGA matrices in the level of risperi-
done release, SEM and AFM images and NMR data were
observed.

The initial release of risperidone was not significant
(L-PLGA 30.94 ug £3.16, tj. 0.51%; D,L-PLGA 167.07 ug
£19.25 {j. 2.35%), so the burst effect did not occur in any
of the studied polymers. However, significant differences
were noted between the released drug amounts of the
copolymers. The level of risperidone release during the
first 24 hours may give information about the amount of
substance which was not incorporated into the matrix.
It should be emphasized that during the first 24 hours,
hydrolytic degradation does not take place in the case of high
molecular mass aliphatic polyesters. In this period mainly
surface phenomena may determine the risperidone release.
However, surface properties are largely a reflection of
structural properties.



llo$¢ uwolnionej substancji leczniczej podczas pierwszych
24 godzin moze dawa¢ informacje o ilosci substancji, kté-
ra nie byta inkorporowana do wnetrza matrycy. Powinno
sie podkresli¢, iz w przypadku alifatycznych poliestrow
o wysokich masach czgsteczkowych hydrolityczna de-
gradacja nie wystepuje podczas pierwszych 24 godzin.
W tym okresie o uwalnianiu rysperydonu mogg decydowac
gtébwnie zjawiska powierzchniowe. Natomiast wtasciwosci
powierzchni sg w duzej mierze odzwierciedleniem wiasci-
wosci strukturalnych.

W badaniach NMR wykazano istotne réznice $redniej
ditugosci sekwencji laktydylowych i glikolidylowych, jak
réwniez wspotczynnika beztadnosci R pomiedzy matrycami
L-PLGA i D,L-PLGA. Kopolimer L-PLGA charakteryzowat
sie znaczaco wiekszg srednig dtugoscig blokdw (/i lgg) niz
D,L-PLGA (TABELA 1). Srednia dtugo$¢ blokéw /,, i lse po-
zwolita na okreslenie rodzaju struktury kopolimeréw. Biorac
pod uwage, ze struktura blokowa polimeréw wystepuije przy
wartosci wspoétczynnika beztadnosci rownej 0, semi-blokowa
przy wartosci wspotczynnika 0,5, a beztadna przy wartosci
réownej 1, to struktura L-PLGA byfa bardziej blokowa niz
D,L-PLGA (TABELA 1).

Na podstawie $redniej dtugosci blokdw /|, I oraz wspot-
czynnika beztadnosci R trudno jest jednoznacznie okresli¢
jak struktura matrycy wptywata na poczatkowe uwalnianie
rysperydonu z matryc L-PLGA i D,L-PLGA. Zatem na
podstawie badan NMR nie wiadomo dlaczego poczatkowe
uwalnianie rysperydonu z matryc L-PLGA byto na znacza-
€O nizszym poziomie. Wiecej wyjasnien mozna uzyskac
z analizy wtasciwosci powierzchniowych.

Obrazy SEM i AFM odzwierciedlaty znaczace réznice
w morfologii analizowanych powierzchni pomiedzy matry-
cami L-PLGA i D,L-PLGA. W przypadku L-PLGA, zdjecia
SEM pokazaty silnig porowato$¢ matrycy. Pory byty jedno-
licie rozmieszczone, posiadaly owalny ksztait (RYS. 1a).
Analiza AFM matryc ujawnita liczne wzniesienia i zagtebienia
na powierzchni, ktére mogly by¢ zwigzane z obecnoscig
porow (RYS. 1b). Wedtug naszej opinii porowato$¢ moze
wptywac¢ na uwalnianie poczatkowe na rézne sposoby.
Moze by¢ to potwierdzone tylko w sposéb eksperymentalny.
Pory zlokalizowane wewnatrz matrycy moga by¢ odpowie-
dzialne za putapkowanie leku i wptywac na jego uwalnianie
w wiekszej ilosci na pézniejszym etapie degradacji. Jednak
pory zlokalizowane na powierzchni, ktére nie zawierajg
leku lub zawierajg jego niewielkie ilosci, mogg powodowaé
nieistotne uwalnianie rysperydonu na poczatkowym etapie
degradaciji. To zjawisko mogto mie¢ miejsce w przypadku
badanych matryc L-PLGA, ktoére wykazaty uwalnianie
rysperydonu na poziomie 0,51% jego catkowitej zawartosci
podczas pierwszych 24 godzin.

Zaobserwowana porowata powierzchnia powstata
podczas otrzymywania matryc i moze wynikac¢ ze skfadu
kopolimeru. Dziatanie rozpuszczalnika podczas procesu
otrzymywania matryc mogto réwniez spowodowac réznice
miedzy powierzchniami polimeréw o réznej strukturze.
Istniejg doniesienia o zmianach konformacyjnych i morfo-
logicznych na powierzchni L-PLGA i D,L-PLGA indukowa-
nych rozpuszczalnikiem. Wykazano réwniez wzrost kata
zwilzania po zastosowaniu rozpuszczalnika, co $wiadczy
0 jego ogromnym wptywie na wtasciwosci powierzchni poli-
meréw. Wzrost wartosci kata zwilzania jest takze powigzany
z rozmieszczeniem hydrofobowych grup metylowych na
powierzchni polimeru. Wykazano réwniez, ze T, ma duzy
wptyw na rozmieszczenie grup metylowych na powierzchni
— polimer o nizszej wartosci T, wykazat wyzszy stopien
zmian powierzchni w poréwnaniu z polimerami o wyzszej
wartosci T, [19]. Roznice morfologii powierzchni mogty by¢
zatem spowodowane réznicami T, pomiedzy L-PLGAIi D,L-
PLGA, ktore réznig sie wlasciwosciami termicznymi [19].

TABELA 1. Struktura polimeréw L-PLGA i D,L-
PLGA przed inkubacjg w buforze PBS okreslona
na podstawie badan NMR. Zawartos¢é segmentow
laktydylowch (F ) i glikolidylowych (Fg); Srednia
dlugosc¢ blokow laktydylowych (/) i glikolidylo-
wych (/sc); R — wspoétczynnik beztadnosci.
TABLE 1. Structure of L-PLGA and D,L-PLGA deter-
mined by NMR study before incubation in the PBS
buffer. Content of lactidyl (F,,) and glycolidyl (Fs¢)
segment; the average length of lactidyl (/) and
glycolidyl (/s¢) blocks; R — randomization ratio.

Copolymers

Fu %] Fesl%] Iy les

Kopolimery
L-PLGA | 85 | 15 | 11.34 | 2.08 | 033
fDL-PiGA | 85 [ 15 | 88 | 16 [ 043 ]

In the NMR study, significant differences were shown
between the /|, I and R values of L-PLGA and D,L-PLGA
matrices. The L-PLGA copolymer revealed significantly
longer /, and I than D,L-PLGA (TABLE 1). The /, and /5
allowed determining the copolymers’ structure. Consider-
ing that the block structure of polymers occurs at the value
of randomization ratio equal to 0, the semi-block structure
at the value of 0.5 and the random structure at the value
of 1, the structure of L-PLGA was more blocky than that of
D,L-PLGA (TABLE 1).

On the basis of I, Isg and R values it is difficult to clearly
explain how the matrix structure influenced the initial release
of risperidone from L-PLGA and D,L-PLGA matrices. There-
fore, it is not known on the basis of the NMR study why the
initial release of risperidone from the L-PLGA matrix was
noted on a significantly lower level. More explanations may
be obtained from the analysis of surface properties.

SEM and AFM images reflected significant differences in
the morphology of the analyzed surface between the L-PLGA
and D,L-PLGA matrices. In the case of L-PLGA, the SEM
image showed strong porosity of the matrix. The pores were
uniformly distributed with an oval shape (FIG. 1a). The AFM
analysis of the matrix revealed numerous hills and hollows
on the surface, which might be related to the presence of the
pores (FIG. 1b). In our opinion, generally porosity may influ-
ence the initial release in various ways. It may be confirmed
only in an experimental way. Pores located inside the matrix
may be responsible for entrapping drugs and influence the
release of drugs in higher amount at the later stage of deg-
radation. However, the pores located at the surface which
do not contain drug or contain little amount of drug may
cause insignificant risperidone release at the initial stage
of degradation. This phenomenon might take place in the
case of the studied L-PLGA matrices which revealed 0.51%
release of risperidone during the first 24 hours.

The observed porous surface was formed during the
preparation of matrices. It seems that it is a result of co-
polymer composition. The effect of solvent addition during
processing might also result in differences between the
surface morphology of polymers with various structures.
In another study, differences in solvent induced conforma-
tional and morphological changes at the surface of L-PLGA
and D,L-PLA were determined. It showed that the contact
angle increases after solvent treatment, so the solvent has
tremendous effect onto the surface characteristics of poly-
mers. The increase in water contact angle is also related
to the segregation of the methyl hydrophobic groups at the
polymer surface. It was reported that T, has a great influence
onto the surface segregation of methyl groups — polymer
with lower T, value showed higher surface restructuring
extent in comparison with polymers with higher T, value [19].
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RYS. 1. Morfologia matrycy L-PLGA zawierajacej
rysperydon przed inkubacja w buforze PBS: obraz
SEM (powigkszenie x 9356) (a), obraz AFM height
3D (14,5 ym x 14,5 pm x 1,13 pm) (b).

FIG. 1. Morphology of the L-PLGA matrix con-
taining risperidone before incubation in the PBS
buffer: SEM image (magnification x 9356) (a), AFM
height 3D image (14.5 pm x 14.5 pm x 1.13 pm) (b).

W rzeczywistosci, roznica w T, badanych polimerow byta
niewielka (T, of L-PLGA=57°C and T, of D,L-PLGA=53°C),
wiec prawdopodobnie takze inne czynniki, na przykfad réz-
nice w amorficznosci kopolimeru czy w budowie tafncucha
miaty wptyw na réznice w morfologii powierzchni.

W przypadku matryc pozbawionych poréw, tj. D,L-PLGA
(RYS. 2), uwalnianie rysperydonu byto prawie pie¢ razy
wieksze. Obrazy SEM (RYS. 2a) i AFM (RYS. 2b) matrycy
D,L-PLGA pokazaty réwniez litg powierzchnie ztozong
z morfologicznych elementéw o réznych rozmiarach.
D,L-PLGA jest materiatem bardziej amorficznym ze wzgledu
na ataktyczna strukture segmentéw polilaktydowych. tarncu-
chy kopolimeru byly rozmieszczone nieregularnie, co mogto
mie¢ wptyw na utworzenie litej powierzchni. Tym samym
powierzchnia wzajemnego oddziatywania oraz sit adhezji
pomiedzy czgsteczkami rysperydonu i D,L-PLGA mogty by¢
mniejsze. Przypuszczamy, ze wieksze uwalnianie ryspery-
donu jest blisko zwigzane z tg cecha. Co wiecej, zwiekszona
ruchliwos$¢ tancuchéw polimerowych, ktéra charakteryzuje
polimery amorficzne, moze sprzyjac tatwiejszemu uwalnia-
niu leku z zewnetrznych obszaréw matrycy.

RYS. 2. Morfologia matryc D,L-PLGA zawieraja-
cych rysperydon przed inkubacja w buforze PBS:
zdjecie SEM (powiekszenie x 9402) (a), obraz AFM
height 3D (10 pm x 10 ym x 1,13 ym) (b).

FIG. 2. Morphology of the D,L-PLGA matrix con-
taining risperidone before incubation in the PBS
buffer: SEM image (magnification x 9402) (a), AFM
height 3D image (10 pm x 10 pm x 1.13 pm) (b).

Thereafter there might be the differences in surface mor-
phology between L-PLGA and D,L-PLGA, which differ in
thermal properties. In fact, the difference of the T, values
of the studied copolymers was very small (T, of L-PLGA
=57°C and T, of D,L-PLGA =53°C), so probably also other
factors e.g. difference in copolymer amorphicity, copoly-
mer chain structure had an impact on the various surface
morphology.

The matrices deprived of pores, i.e. D,L-PLGA (FIG. 2),
revealed the release of risperidone which was almost five
times larger. The SEM (FIG. 2a) and AFM (FIG. 2b) im-
ages of the D,L-PLGA matrix showed also a solid surface
composed of morphologic elements with various sizes.
D,L-PLGAis an amorphous material as a result of the atactic
structure of the polylactide segments. Copolymer chains
were distributed irregularly which might have influence
on the surface morphology. Ipso facto the surface of in-
teraction and the adhesion forces between the molecules
of risperidone and D,L-PLGA might be lower. We suppose
that the higher release of risperidone is closely associated
with this feature. Moreover, the increased chain mobility
which characterizes amorphous polymers may favor easier
drug release from the outer part of the matrix.
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Podsumowujac, zaden z badanych polimerdw nie ujawnit
efektu wyrzutu, chociaz w przypadku L-PLGA odnotowano
mniejszg ilos¢ uwolnionego leku podczas pierwszych 24
godzin niz w przypadku D,L-PLGA. Jednakze, D,L-PLGA
jest bardziej amorficzny niz L-PLGA, zatem bedzie degra-
dowat szybciej, co moze spowodowaé wieksze uwalnianie
rysperydonu w krotszym okresie. Z kolei bardziej krysta-
liczny L-PLGA moze wplywac¢ na dtuzsze i mniej regularne
uwalnianie rysperydonu. Wtasciwym i najprostszym spo-
sobem unikniecia efektu wyrzutu w przypadku produktu
leczniczego wydaje sie przemywanie implantu podczas jego
przygotowywania. Jednak moze to wptyna¢ na zmniejszenie
dawki rysperydonu. Wydaje sie, ze istnieje silna korelacja
miedzy wiasciwosciami powierzchniowymi i strukturalnymi,
a poziomem uwalnianego leku. 10% zawarto$¢ rysperydonu
w matrycy D,L-PLGA mogta by¢ zbyt duza z punktu widzenia
wiekszej ilosci uwalnianego leku. Jest mozliwe, ze mniejsza
dawka (np. 5% lub 7,5%) moze by¢ bardziej optymalna dla
tego kopolimeru. Woéwczas sity adhezji pomiedzy czastecz-
kami rysperydonu i D,L-PLGA moga by¢ wystarczajace dla
obnizenia uwalniania leku w fazie inicjalnej. Duzo mniejsza
ilo$¢ leku zostata uwolniona z L-PLGA, co znalazio od-
zwierciedlenie w odmiennej morfologii powierzchni, czyli
obecnosci poréw. Jak wspomniano wczesniej, pory zloka-
lizowane wewnatrz matrycy moga by¢ odpowiedzialne za
putapkowanie leku i wptywac na jego uwalnianie w wiekszej
ilosci w pozniejszych stadiach degradacji. Jednakze pory
zlokalizowane na powierzchni, ktére nie zawieraja leku lub
zawierajg jedynie niewielkie jego ilosci, moga powodowaé
nieznaczne uwalnianie rysperydonu na poczatkowym eta-
pie degradacji. Niewatpliwie potrzebne sag dalsze badania,
aby scharakteryzowa¢ caty profil uwalniania leku, jednak
juz otrzymane rezultaty ujawniajg brak efektu wyrzutu
w przypadku obu badanych polimeréw. W zwigzku z tym oba
materiaty wykazujag potencjat dla opracowania implantacyj-
nych systeméw terapeutycznych zawierajgcych rysperydon.
Co wiecej, wykazywaly one zréznicowanie szybkosci uwal-
niania leku w ciggu pierwszych 24 godzin, co daje mozliwos¢
wybrania optymalnego polimeru dla danej terapii i pozgdanej
dawki inicjacyjnej.
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Conclusions

Concluding, none of the studied polymers exhibited the
burst release, however in the case of L-PLGA lower amount
of drug released during first 24 hours was noted than in the
case of D,L-PLGA. However, D,L-PLGA is more amorphous
than L-PLGA. D,L-PLGA will degrade faster, which may
influence bigger release of risperidone in a shorter period.
In turn, more crystalline L-PLGA may influence longer and
less even release of risperidone. A proper and the simplest
way to avoid the burst effect in the case of a medical product
seems to be washing the implant during its preparation.
However, this will affect the decrease in risperidone dose.
It seems that there is a strong correlation of the surface
and structural properties with the level of the released drug.
A 10% content of risperidone in the D,L-PLGA matrix might
be too high from the point of view of the higher amount of
released drug. It is possible that a lower dose (e.g. 5% or
7.5%) will be more optimal for this copolymer. Then, adhe-
sion forces between the molecules of risperidone and D,L-
PLGA may be sufficient for the lowering of released drug in
the initial phase. Much lower amount of drug was released
from L-PLGA, which found a reflection in different surface
morphology, i.e. the presence of pores. As was mentioned
before, pores located inside the matrix may be responsible
for entrapping drugs and influence the release of drugs in
higher amount in the later stage of degradation. However,
the pores located on the surface which do not contain drug
or contain little amount of drug might cause insignificant
risperidone release in the initial stage of degradation.
Undoubtedly, further study is necessary to determine the
whole drug release profile; however the obtained results
showed the lack of burst effect for both of the studied poly-
mers, so they exhibited potential in developing implantable
delivery system of risperidone. Moreover, they showed
different drug release in the first 24 hours, which gives the
possibility to choose the optimal polymer for the treatment
and demanded initial dose.
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Streszczenie

Szereg bioresorbowalnych, liniowych kopolimeréw
weglanu 1,3-trimetylenu (TMC) z weglanem 2,2-
dimetylotrimetylenu (DTC) syntezowano poprzez
polimeryzacje z otwarciem pierscienia (ROP) prowa-
dzong w stopie. Kopolimery otrzymano w obecnosci
Jjednowodnego acetyloacetonianu cynku (1), jako
inicjatora. Zwigzek ten, o niskiej toksycznosci okazat
sie bardzo efektywnym inicjatorem przedstawionych
reakcji. Otrzymane kopolimery scharakteryzowane
zostaty metodami spektroskopii 'H and *C NMR,
a takze metodq DSC, TGA i GPC. Zbadano wptyw
Sktadu komonomeréw na termiczne i mechaniczne
wtasciwosci otrzymanych kopolimeréw. Nastepnie
wytypowano najlepszy materiat spos$rod syntezowa-
nych kopolimeréw, z ktérego uformowano elastyczne,
porowate podfoze do hodowli komdrek.

Stowa kluczowe: polimery bioresorbowalne, kopo-
limeryzacja, cykliczne weglany, weglan trimetylenu,
weglan 2,2-dimetylotrimetylenu

[Inzynieria Biomateriatow 118 (2013) 37-42]

Wprowadzenie

Bioresorbowalne kopolimery zawierajgce w swoim
sktadzie jednostki weglanowe pochodzace od weglanu
trimetylenu, charakteryzujg sie wysokg elastycznoscia.
To sprawia, ze sg one bardzo obiecujgcymi materiatami
do zastosowan biomedycznych zwlaszcza w technikach
inzynierii tkankowej do formowania nosnikéw komoérek
miesniowych (miesien sercowy) czy elastycznych implantéw
w neurochirurgii i chirurgii miekkiej. Szczegdlnie interesujace
wiasciwosci termiczne i mechaniczne prezentujg kopolimery
dwaoch szesciocztonowych weglanéw: weglanu trimetylenu
z weglanem 2,2-dimetylotrimetylenu. Weglany te pomimo
podobnej struktury posiadajg jednak wyraznie odmienne
wtasciwosci termiczne. Poliweglan trimetylenu (PTMC)
jest polimerem amorficznym o temperaturze zeszklenia
T, = -17°C, natomiast poliweglan 2,2-dimetylotrimetylenu
(PDTC) jest polimerem semikrystalicznym [1-3].

Dotychczas, kopolimery tych monomeréw otrzymywane
byly w obecnosci komplekséw ziem rzadkich, charakteryzo-
waty sie stosunkowo niskim stopniem krystalicznosci i niskg,
masg molowg [4,5].
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Abstract

A series of bioresorbable, linear copolymers of
1,3-trimethylene carbonate (TMC) and 2,2-dimethyl-
trimetylene carbonate (DTC) were synthesized by
bulk ring-opening polymerization (ROP). Copolymers
were prepared in the presence of zinc acetylacetonate
monohydrate (1) as initiator. This low toxic compound
occurred to be a very effective initiator of presented
reactions. The resulting copolymers were characteri-
zed by 'H and *C NMR spectroscopy, DSC, TGA and
GPC measurements. The influence of the monomer
composition on the thermal and mechanical properties
of the obtained copolymers was investigated. After-
wards, from synthesized copolymers the best material
was selected for manufacturing highly flexible, porous
scaffolds for cell culture.

Keywords: bioresorbable polymers, copolymeriza-
tion, cyclic carbonates, 1,3-trimethylene carbonate,
2,2-dimethyltrimethylene carbonate

[Engineering of Biomaterials 118 (2013) 37-42]

Introduction

Bioresorbable copolymers, containing carbonate units,
derived from trimethylene carbonate monomer present high
flexibility and low glass transition temperature. This makes
them very promising materials for biomedical applications,
especially for scaffold for muscle cells (heart muscle) in
tissue engineering techniques or flexible implant in neuro-
surgery and soft surgery formation. Especially, copolymers
with two six-membered carbonates, such as trimethylene
carbonate and 2,2-dimethyltrimetylene carbonate, showed
interesting thermal and mechanical properties. However,
these carbonate copolymers despite the similar structure to
poly(trimethylene carbonate), clearly showed different ther-
mal and morphological properties. PTMC is an amorphous
polymer with glass transition temperature T, = -17°C, while
PDTC is a semicrystalline polymer with higher mechanical
strength [1-3].

Up to now copolymers of these monomers were obtained
with rare earth complexes as an initiator but they charac-
terized by the relatively low degree of crystallinity and low
molar mass [4,5].
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z zastosowaniem jednowodnego acetyloacetonianu cynku
(), jako inicjatora. Inicjator ten jest zwigzkiem prostym
w budowie, stabilnym i stosunkowo niedrogim, a przede
wszystkim niskotoksycznym.

Materialy i metody

Monomery i inicjatory

Stosowany cykliczny monomer: weglan trimetylenu
(TMC) jest komercyjnym produktem firmy Boehringer (In-
gelheim, Niemcy), ktéry przed zastosowaniem oczyszczany
byt poprzez rekrystalizacje z suchego octanu etylu. Drugi
monomer: weglan 2,2-dimetylotrimetylenu (DTC), syntezo-
wano poprzez transestryfikacje glikolu neopentylu (Aldrich)
z weglanem difenylu (Aldrich), a nastepnie w wyniku ter-
micznej degradac;ji otrzymywano oligoweglan. Jako inicjator
reakcji transestryfikacji stosowano butanolan tytanu (1V)
(Adrich). Po odrzuceniu pierwszej frakcji, otrzymany produkt
przemywano dwukrotnie na lejku Buchnera schtodzonym,
suchym eterem tert-butylo metylowym (Aldrich). Nastepnie
otrzymany monomer DTC rekrystalizowano z osuszo-
nego toluenu. Uzyskano produkt z 30% wydajnoscig [6].
Acetylacetonian cynku jednowodny (II) firmy Alfa Aesar,
stosowano bez dodatkowego oczyszczania.

Przebieg kopolimeryzacji

Monomer(y) z odpowiednig iloscig inicjatora w atmosfe-
rze argonu umieszczano w suchych, szklanych amputach,
ktére szczelnie zamykano. Amputy ogrzewano nastepnie
w fazni olejowej, w temperaturze 130°C, wstrzgsajac okre-
sowo ich zawartos¢. Po okreslonym czasie reakcji amputy
chtodzono do temperatury pokojowej. Otrzymane polimery
i kopolimery oczyszczano z resztek monomerow poprzez
rozpuszczenie w chloroformie i wkraplanie tak otrzymanego
roztworu do chtodnego metanolu. Nastepnie, oczyszczony
materiat, po osuszeniu w suszarce proézniowej w tempera-
turze pokojowej, poddawano dalszym badaniom.

Formowanie skafoldu

Porowate podioza otrzymano metodg odlewania z roz-
tworu/ wyptukiwania soli [7,8]. Jako czynnik porotworczy
zastosowano przesiane ziarna chlorku sodu (POCH, Gli-
wice) o wielkosci: 100-300 um. Porogen mieszano z 20%
roztworem kopolimeru w chlorku metylenu (POCH, Gliwice)
w takiej proporcji, aby uzyskaé udziat objetosciowy soli
réwny 80%. Mieszanine przeniesiono na szklang szalke
Petriego, suszono w atmosferze powietrza, a nastgpnie
w suszarce prozniowej. Na koniec sél wyptukano za pomocg
wody destylowanej, a otrzymane porowate podioze suszono
do statej masy w suszarce prozniowe;.

Techniki pomiarowe

Liczbowo i wagowo $rednie masy molowe (odpowiednio
M, i M,,) oraz dyspersje (M,/M,) otrzymanych polimeréw
i kopolimeréw oznaczono za pomocg chromatografu zelo-
wego Viscotek RImax. Jako faze ruchoma stosowano chlo-
roform o szybkosci przeptywu 1 ml/ min. Prébki oznaczano
w temperaturze 35°C. Jako detektor stosowano refraktometr
réznicowy firmy Viscotek model 3580, a rozdziat prezento-
wano na kolumnach Mixed E.

Liczbowo $rednie masy czgsteczkowe badanych poli-
merow wyznaczono w oparciu o kalibracje wykonang dla
standardow polistyrenowych.

Wiasciwosci termiczne oznaczono metoda réznicowej
kalorymetrii skaningowej (DSC), stosujac aparat Du Pont
1090B kalibrowany galem i indem (szybkos¢ ogrzewania i
chtodzenia 20°C/min w zakresie od -100°C do 220°C).

In presented paper, we described the investigations on
copolymerization of six-membered cyclic carbonates using
the zinc acetylacetonate monohydrate (ll) as an initiator.
This initiator has a simple structure, is a stable, relatively
inexpensive, and above all low toxic.

Materials and Methods

Monomers and initiators

The used cyclic monomer: 1,3-trimethylene carbonate
(TMC) was obtained from Boehringer (Ingelheim, Germany).
It was purified by recrystallization from dried ethyl acetate
and then dried in a vacuum oven at room temperature.
The second monomer: 2,2-dimethyltrimethylene carbonate
(DTC) was synthesized by transesterification of neopentyl
glycol (Aldrich) with diphenyl carbonate (Aldrich), and as a
result of thermal degradation was obtained oligocarbonate.
As initiator of the transesterification reaction was used
titanium (IV) butoxide (Aldrich). Having rejected the first
fraction, the obtained product was washed twice in cold and
dry tert-buthyl methyl ether (Aldrich). The obtained DTC was
recrystallized from dry ethyl acetate. DTC with the yield of
30% was achieved. Zinc (ll) acetylacetonate monohydrate
(Alfa Aesar) was used as received.

Polymerization and copolymerization procedure

Monomer(s) with the appropriate amount of initiator were
charged in argon atmosphere into dried glass ampoules,
which then were sealed. The ampoules were conditioned
in an oil bath equipped with a periodically working shaker
at 130°C. After the selected reaction time, the ampoules
were quickly quenched to room temperature. The result-
ing polymers and copolymers were purified from residual
monomer by dissolving in chloroform and dropwise addition
of the resulting solution to cold methanol. Then, the purified
material, after drying in a vacuum oven at room temperature,
was subjected to further studies.

Preparation of scaffolds

The porous scaffolds were produced by solvent casting/
salt particulate leaching technique [7,8]. As porogen were
used sieved crystals of sodium chloride (POCH, Gliwice)
of 100-300 um. The porogen was mixed with 20% (w/v)
copolymer solution in methylene chloride (POCH, Gliwice)
in such proportion to receive a salt volume fraction of 80%.
The mixture was cast on glass Petri dishes, dried overnight
in air, followed in a vacuum oven. At the end, the salt was
leached in demineralized water and finally obtained porous
scaffold was dried to constant weight in a vacuum oven.

Measurements

The number-average and weight-average molar masses
(M, and M,, respectively) and dispersity indexes (M,/M,)
of the polymers and copolymers were determined by gel
permeation chromatography with a Viscotek RImax chro-
matograph. Chloroform was used as the eluent, and the
temperature and the flow rate were 35°C and 1 mL/min,
respectively. Two PL Mixed E columns with a Viscotek model
3580 refractive index detector were used. The molecular
weights were calibrated with polystyrene standards.

Thermal properties, such as glass transition temperatures
and heats of melting, were examined by DSC with a DuPont
1090B apparatus calibrated with gallium and indium (heat-
ing and cooling rate of 20°C/min in the range from -100°C
to 220°C).

Thermal stability of copolymers were examined by TGA
with the TGA/DSC 1 METTLER TOLEDO apparatus, at
a heating rate of 10°C/min under anaerobic conditions in
a nitrogen atmosphere.



Rozktad termiczny kopolimeréw TMC/DTC badano
stosujac aparat TGA/DSC 1 METTLER TOLEDO, pomiar
wykonywano z szybko$cig grzania 10°C/min, w warunkach
beztlenowych w atmosferze azotu.

Mikrostrukture skafoldu zbadano za pomocg mikroskopu
optycznego (STEMI DV4, Zeiss, powiekszenie 20x i 80x).
Porowatos¢ skafoldu zostata wyznaczona na podstawie
pomiaru jego masy po wysuszeniu oraz masy hasgczonego
woda. Porowatos¢ zostata obliczona wedtug wzoru:

P(%) = (1 - pJ/p.) X 100%, gdzie p, jest to gestos¢ skafoldu,
a p, jest to gestos¢ samego kopolimeru (1,30 g/cm3).
Wartos¢ p, zostata okreslona przy pomocy réwnania:

P. = My, /[My,/ p, + (M- My, )/p,], gdzie; p,, - gestos¢ wody
w temperaturze 20°C (0,998 g/cm?), m,,, - masa skafoldu po
wysuszeniu, m,,, - masa skafoldu nasgczonego woda.

Badania mechaniczne wytrzymato$ci na rozcigganie
kopolimeréw w formie wyprasek (formowanych przy uzyciu
prasy hydraulicznej) przeprowadzono na maszynie wytrzy-
matosciowej typu ,Instron” model 2402. Badania wytrzy-
matosci na rozcigganie prowadzono w temperaturze 23°C,
przy szybkosci rozciggania 20 mm/min i rozstawie szczek
30 mm. Badania mechaniczne wytrzymatosci na $ciskanie
skafoldu przeprowadzono na maszynie wytrzymatosciowej
typu ,Instron” model 1195. Badania prowadzono w tempe-
raturze 23°C, z szybkoscig odksztatcania 2 mm/min.

Konwersje reakcji, sktad oraz mikrostrukture otrzyma-
nych kopolimeréw wyznaczono przy pomocy spektroskopii
protonowego ("H NMR) i weglowego ("*C NMR) rezonansu
magnetycznego. Pomiary wykonywano na spektrometrze
firmy Bruker AvanceTM 600 MHz stosujac, jako rozpuszczal-
nik, deuterowany chloroform (CDCIl,) oraz tetrametylosilan
(TMS) jako standard wewnetrzny. Widma 'H NMR otrzyma-
no po 64 przejsciach, z czasem akwizycji 2,65 s i dtugosciag,
pulsu 11 ps. Widma *C NMR kopolimeréw otrzymano po
19500 przejsciach, z czasem akwizycji 0,91 s oraz dtugoscia,
pulsu 9,1 ps. Przyporzadkowanie linii rezonansowych na
widmie *C NMR odpowiednim sekwencjom komonomerow
pozwolito na wyznaczenie $rednich dtugosci mikroblokow
weglanowych.

Wyniki i dyskusja

Wyniki badan dotyczace polimeryzacji weglanu trimety-
lenu (TMC), weglanu 2,2-dimetylotrimetylenu (DTC) oraz
ich wzajemnej kopolimeryzacji, w obecnosci jednowodnego
acetyloacetonianu cynku (Il) - Zn(acac), x H,0, zostaty
przedstawione w TABELI 1. Wszystkie reakcje prowadzone
byly w stopie, przy stosunku molowym inicjator/monomer
réwnym 1:800, w temperaturze 130°C. Temperatura reakc;ji
byta nieco wyzsza od temperatury topnienia monomeru
DTC i pozwalata na uzyskanie jednorodnej mieszaniny
reakcyjnej.

W obecnosci Zn(acac), x H,O polimeryzacja TMC zacho-
dzita z duzg wydajnoscia i nadspodziewang szybkoscig oraz

The microstructure of scaffolds was studied using an

optical microscope (Stemi DV4, Zeiss, magnification 20x
and 80x). The porosity of the scaffold was calculated from
the weight of the dry and water-soaked scaffolds samples.
The percent porosity was calculated using formula:
P(%) = (1 - p/p.) X 100%, where; p, is the apparent density
of the scaffold and p, is the density of the solid copolymer
(1.30 g/cm3). The value of p, was determined using equa-
tion; p, = My, /[My,/P. + (Mye - Myy)/Py], Where; p,, - density
of water at 20°C (0.998 g/cm?), m,,— mass of scaffold after
drying, m, — mass of scaffold soaked with water.

Tensile strength and Young’s modulus of copolymers
in the form of moldings, formed by compression using a
hydraulic press, were determined on Instron 2402 testing
machine. Tensile tests were carried out at 23°C, with stretch
rate of 20 mm/min and a span of jaws 30 mm. Compressive
strength of scaffold was performed on a testing machine
“Instron” model 1195. The study was conducted at 23°C
with strain rate of 2 mm/min.

The conversion of the reaction and the microstructure
of the obtained copolymers were determined by 'H and *C
NMR spectroscopy. The 'H NMR spectra were recorded at
600 MHz with Avance Il Bruker TM at 25°C. Dried deuterated
chloroform (CDCI,) was used as the solvent, and tetrameth-
ylsilane (TMS) was applied as the internal standard. The 'H
NMR spectra were obtained with 64 scans, 2.65-s acquisi-
tion time, and 11 us pulse width. The '*C NMR spectra were
recorded at 150 MHz with 19500 scans, 0.91 s acquisition
time, and 9.1 ps pulse width. Assigning lines from the *C
NMR spectrum to corresponding comonomeric sequences
enables the determination of average lengths of carbonate
microblocks.

Results and Discussions

The results of the polymerization of TMC, DTC and
copolymerization of this monomers in the presence of zinc
acetylacetonate monohydrate (Il) - Zn(acac), x H,O, are
summarized in TABLE 1. All reactions were carried out in
the bulk with an initiator/ comonomers ratio of 1:800, at
temperature 130°C. This temperature is slightly above the
melting point of the monomer DTC and allows to obtain
homogeneity of reaction mixture.

In the presence of Zn(acac), x H,O, TMC polymeriza-
tion proceeded with high yields and unexpected rate and
allowed to obtain a poly(trimethylene carbonate) with high
molar mass [6]. However, the homopolymerization of DTC
proceeded more slowly, and the molar mass M, of DTC
was more than twice lower than the theoretically calculated
molar mass. These differences were not caused by a “back-
biting” reaction type, because at any stage of polymerization,
there was no significant increase in dispersion of M,/M,,, and
the molar mass increase with the progress of reaction was
directly proportional [6].

pozwalata na otrzymanie poliweglanu trimetylenu
o wysokiej masie molowej [6]. Wyraznie wolniej i
przebiegata jednak homopolimeryzacja DTC, ,a/J\
a masy molowe M, otrzymanych weglanow 2,2-
dimetylotrimetylenu byty ponad dwukrotnie nizsze
od teoretycznie wyliczonej masy molowej. R6znice

te nie byly spowodowane jednak reakcja typu ,oack- § 1

P 0
+ UL ] /l\ 0 ‘l\ NN
! _7% 1 AL

< cH, He' eH, dm

Zn(acac), x H,O

DTC Poly(TMC-co-DTC)

biting”, gdyz na zadnym etapie polimeryzacji nie
obserwowano istotnego wzrostu dyspersji M,/M,,
a wzrost masy molowej z postepem reakcji byt
wprost proporcjonalny [6].

SCHEMAT 1. Reakcja otrzymywania kopolimeru weglanu
1,3-trimetylenu z weglanem 2,2-dimetylotrimetylenu.
SCHEME 1. Synthesis of 1,3-trimethylene carbonate with

2,2- dimethyltrimethylene carbonate copolymer.
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TABELA 1. Wyniki kopolimeryzacji TMC-DTC,
inicjowanej Zn(acac), x H,0, prowadzonej w stopie
w t = 130°C przy stosunku molowy I/M =1:800.

TABLE 1. Results of copolymerization of TMC with
DTC, initiated by Zn(acac), x H,O, carried out in bulk
at 130°C, initiator/monomers molar ratio of 1:800.

Lp. (TMC:DTCN M, E Omax  Emax  T1o% f

No. [% mol] [kDa] [MPa] [MPa] [%] [°C] /

1 20:80 67.5| 141 | 12 |390|280| 310 I/

2 51:49 484 | 26 | 0.4 | 93 |260]| 320 T i "
3 80:20 63.7| 25 | 0.3 | 92 280|340 10° 10°?

Gdzie: E - modut Younga, 0,,,,- haprezenie na granicy
plastycznosci, €., - maksymalne wydtuzenie, T,q, -
temperatura, przy ktérej ulega rozktadowi 10% badanej
prébki, T,.., - temperatura rozktadu prébki.

Where: E - Young’s modulus, o, — stress at yield,
€max - Maximum tensile strain, T, - temperature of 10%
degradation, T,,,, - the decomposition temperature

Kopolimery TMC/ DTC réwniez zostaty otrzymane
w stosunkowo krotkim czasie, z konwersjg monomerow
siegajaca powyzej 97% (TABELA 1). Czas reakcji zostat
okreslony na podstawie zaleznosci pomiedzy czasem re-
akcji a konwersjg monomeréw w przypadku rownomolowej
kopolimeryzaciji, prowadzonej w 130°C. Kopolimery te cha-
rakteryzowaty sie wysokimi masami molowymi oraz mono-
modalnym, waskim rozrzutem mas molowych (RYS. 1).

Przeprowadzone badania dotyczace kopolimeryzacji
wykazaty, ze oba komonomery weglanowe TMC i DTC
wbudowywane byly w rosnacy tancuch kopolimeru ze zbli-
zong szybkoscig. Srednie dtugosci mikroblokéw réwniez
przez caty proces formowania sie tarncucha kopolimeru byty
zblizone do siebie. Swiadczy to o tym, ze podczas badanej
kopolimeryzacji nie zachodzit proces transestryfikaciji.

Wykorzystujac metode roznicowej kalorymetrii skanin-
gowej (DSC) zbadano wiasciwosci termiczne otrzymanych
kopolimeréw weglanu 1,3-trimetylenu z weglanem 2,2-dime-
tylotrimetylenu o réznych sktadach komonomeréw (RYS. 2).
Na termogramie poli(TMC-ko-DTC) o zawartosci 80% DTC,
obserwowano wyrazny obszar topnienia Swiadczacy o jego
semikrystalicznosci i podobnie jak w przypadku homopolime-

ru DTC obserwuje sie dwie temperatury topnienia (RYS. 2a).
Pozostate kopolimery byty amorficzne (RYS. 2b,c).

Wraz z obnizaniem sie zawartosci jednostek weglano-
wych DTC w kopolimerze, wptywajacych na ich krystalicz-
nosc¢, zaobserwowano znaczne pogorszenie sie parametrow
wytrzymatosci mechanicznej (TABELA 2).

Pomiary przeprowadzone metodg TGA wykazaty, ze
wszystkie otrzymane kopolimery poli(TMC-ko-DTC) cha-
rakteryzowaly sie wysoka stabilnoscig termiczng, co ma
duze znaczenie przy przetworstwie. Sposréd badanych
kopolimeréw weglanu trimetylenu z weglanem 2,2-dime-
tylotrimetylenu, kopolimer o zawartosci 80% mol. DTC
charakteryzuje sie najwyzszg elastycznoscig (maks.
wydtuzenie przy rozcigganiu ponad 390%) oraz najlepszymi
parametrami wytrzymatosci mechanicznej. Z tego powodu
materiat ten wytypowano do zbadania potencjalnej jego
przydatnosci jako materiatu do formowania elastycznego,
tréjwymiarowego porowatego nosnika komérek do zasto-
sowan w inzynierii tkankowej.

RYS. 1. Chromatogram GPC poli(TMC-ko-DTC)
(50:50), otrzymanego z zastosowaniem Zn(acac),
x H,O jako inicjatora

(TABELA 1, POZ. 3) (M,= 48 400 Da, M,/M, = 1,9).
FIG 1. GPC chromatogram of poly(TMC-co-DTC)
(50:50), obtained using Zn(acac), x H,O as initiator
(TABLE 1, NO 3) (M, = 48 400 Da, M,,,, = 1.9).

Copolymers of TMC/DTC also have been obtained in
a relatively short time, with the conversion of monomers
up to above 97% (TABLE 1). The reaction time was deter-
mined on the basis of the previous investigations of relation
between reaction time and monomers conversion of the
equimolar copolymerization conducted at 130°C. These
copolymers are characterized by high molar masses and
monomodal, narrow molar mass distribution (FIG. 1).

The study of copolymerization showed that both car-
bonate comonomers TMC and DTC were incorporated
into the growing chain of the copolymer with a similar rate.
The average length of microblocks through the whole pro-
cess of forming a copolymer chain was also similar to each
other. This indicates, that during the copolymerization study
the transesterification process was not present.

The thermal properties of synthesized copolymers of
TMC with DTC, obtained with different comonomer feed
ratios (FIG. 2) were examined by the differential scanning
calorimetry (DSC). In the thermogram of poly(TMC-co-
DTC) containing of the 80% DTC, was shown a clear area
providing of the melting semicrystallinity and, as in the case
of homopolymer DTC, two melting points (FIG. 2a) were
observed. Other obtained copolymers were amorphous
(FIG. 2b,c).

The lowering of the content of DTC units in the synthe-
sized copolymer, affected of their semicrystallinity disap-
pearance and simultaneously a significant deterioration of
mechanical strength parameters was observed (TABLE 2).

The measurements conducted with TGA showed that
all obtained poly(TMC-co-DTC) present high thermal sta-
bility, which is especially important for thermo processing.
Among the studied copolymers of TMC with DTC, copolymer
containing 80 mol % DTC provides the highest flexibility
(a tensile elongation of over 390%) and the best parameters
of mechanical strength. For this reason, this material was
chosen to further investigation of its potential usefulness for
manufacturing a flexible, three-dimensional scaffold, which
can be used in cell culture. Tissue engineering is a new but
very promising area of medicine. Its aim is to regenerate and
restore damaged tissues or organs. Bioresorbable three-
dimensional scaffolds colonized with cells prior to implanta-
tion has just played a significant role in tissue engineering.
Under the right conditions and to access to medium, these
cells are multiplying and diversifying and only so prepared
scaffolds can be implanted into the body cavity tissue in place.
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RYS. 2. Termogramy DSC (l i Il przebieg) kopolimeréw TMC/DTC o zawartosci: a) 20 mol % TMC, b) 51 mol %

TMC, c) 80 mol % TMC.

FIG. 2. DSC thermograms (I and Il run) of TMC/DTC copolymers: a) about 20 mol % of TMC, b) about 51 mol %

of TMC, c) about 80% mol of TMC.

TABELA 2. Wiasciwosci mechaniczne i stabilno$¢ termiczna kopolimeréw TMC/DTC.
TABLE 2. Mechanical properties and thermal stability of the TMC/DTC copolymers.

. (TMC:DTC)° Czas/Time Konw./Conv. (TMC:DTC) M
No. [% mol] [min] [%] [% mol.]
1 100:0 6 ~100 100:0 102 2.0 - - -
2 80:20 40 ~100 80:20 63.7 2.0 5.3 1.3 0.95
8 50:50 40 97 51:49 48.4 1.9 2.1 2.1 0.95
4 20:80 40 ~100 20: 80 67.5 1.9 1.3 5.2 0.96
5 0:100 240 99 0:100 347 2.3 - - -

NMR; R - degree of chain randomness.

Gdzie: (TMC:DTC)° - poczatkowy sktad mieszaniny reakcyjnej; Konw. - catkowita konwersja kopolimeryzacji; (TMC:DTC)N
- sktad kopolimeru; M, - liczbowo $rednia masa molowa wyznaczona metodg GPC w oparciu o wzorce polistyrenowe;
D =M, /M, - dyspersja; Lyyc, Lorc- Srednia diugos¢ mikroblokéw weglanowych TMC i DTC wyznaczona na podstawie NMR;
R - wspotczynnik randomizaciji fancucha (beztadnos¢ tancucha).

Where: (TMC:DTC)°- initial feed molar fraction TMC and DTC; Conv. - total conversion of copolymerization; (TMC:DTC)N
- feed molar fraction of TMC and DTC; M, - number average molecular mass were determined by GPC and calibrated
with polystyrene standards; D = M,,/M, _ dispersity; Ltyc, Lorc - average length of carbonates microblock calculated with

Na RYS. 3 przedstawiono obrazy skafoldu uformowanego
z poli(TMC-ko-DTC) o zawartosci 80% mol. DTC, uzyskane
za pomocg mikroskopu optycznego. Otrzymane podtoze
polimerowe charakteryzowato sie srednig wielkoscig porow
okoto 100-200 pm, a ich udziat objetosciowy wynosit 83%.
Wiasciwosci mechaniczne tego skafoldu (modut sprezysto-
8ci na sciskanie E, =1,8 MPa i wytrzymatos¢ na Sciskanie
O.max = 0,75 MPa) sg poréwnywalne z wiasciwosciami me-
chanicznymi elastomerdéw poliuretanowych [9].

FIG. 3 shows images of the scaffold formed from poly(TMC-
co-DTC) containing 80% of DTC units, obtained with an opti-
cal microscope. The resulting scaffold was characterized by
a mean pore size of 100-200 ym and a pore volume frac-
tion was about 83%. Mechanical properties of this scaffold
(modulus of compression elasticity about E, = 1.8 MPa and
compressive strength about o, .., = 0.75 MPa) are compa-
rable with the mechanical properties of the polyurethane
elastomers [9].
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RYS. 3. Obraz z mikroskopu optycznego porowatych podiozy na bazie kopolimeréw TMC/DTC: a) powigkszenie
20x, swiatto odbite, b) powiekszenie 80x, Swiatlo przeswitujace.

FIG. 3. Optical microscope image of porous scaffold based on copolymers TMC/DTC: a) 20x magnification,
reflected light, b) 80x magnification, light translucent.

Odpowiednia wytrzymato$¢ mechaniczna i elastycznos¢
kopolimeréw weglanu trimetylenu z weglanem 2,2-dimety-
lotrimetylenu sprawiaja, ze te nowe materialty wydajg sie
obiecujgcym materiatem w formowaniu porowatych, tréjwy-
miarowych podfozy do hodowli tkanek miekkich, takich jak
przyktadowo: skora czy naczynia krwionosne.

Whioski

W obecnosci Zn(acac), x H,O otrzymano kopolimery
weglanu trimetylenu z weglanem 2,2- dimetylotrimetyle-
nu o wysokich masach czasteczkowych, w stosunkowo
krotkim czasie. Wiasciwosci termiczne i mechaniczne tych
kopolimeréw silnie zalezaty od sktadu poszczegdlnych ko-
monomerdw. Otrzymane wstepne wyniki badan sugeruja,
ze podtoza formowane z kopolimeréw weglanu trimetylenu
z weglanem 2,2-dimetylotrimetylenu mogtyby znalez¢
potencjalne zastosowanie jako elastyczne, tréjwymiarowe
skafoldy do hodowli tkanek miekkich.

Podziekowania

Prace wykonano w ramach projektu ,,Polimerowe chirur-
giczne systemy resorbowalne z pamiecig ksztaftu” nr UDA-
POIG.01.03.01-00-123/08-05, finansowanego z funduszy
strukturalnych.
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The mechanical strength and flexibility of the copolymers
of trimethylene carbonate/2,2-dimethyltrimethylene make
that these new materials are ideal for the formation of porous
three-dimensional scaffolds for the cultivation of soft tissues,
as for example: skin and blood vessels.

Conclusions

In the presence of Zn(acac), x H,0O, in a relatively short
time, high molecular weight copolymers of trimethylene
carbonate with 2,2-dimethyltrimethylene carbonate were
obtained. The thermal and mechanical properties of these
copolymers were strongly dependent on the comonomer
composition. The obtained preliminary results suggest
that the scaffold formed from a copolymer of trimethylene
carbonate with 2,2- dimethyltrimethylene carbonate could
have potential application as a flexible, three-dimensional
scaffold for soft tissue culture.
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