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Abstract

In the present work a three dimensional composite
scaffolds for bone tissue engineering were created
by a carding and needle-punch processes. Highly
porous nonwoven fabrics were obtained from PCL and
PCL/n-HAp cut fibers without the use of any chemicals
during the manufacturing process. The properties of
nonwoven scaffolds were examined by SEM, FTIR,
DSC and TGA methods. The average pore diameter as
well as the pore size distribution of nonwoven fabrics
were measured by a capillary flow porometry. The
obtained results suggest that needle-punching method
can be used to produce highly porous microstructures
with an interconnected pore network.

Keywords: needle-punched nonwovens, scaffold,
hydroxyapatite, poly(e-caprolactone)

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 2-5]

Introduction

The design of the scaffold plays a significant role for bone
tissue engineering, since the matrix provides the cells with
a tissue-specific environment and architecture [1]. Ideal
scaffold for bone tissue engineering should possess the
following characteristics: (1) highly porous microstructure
with an interconnected pore network; (2) be biodegrad-
able with a controllable degradation time; (3) have suitable
surface chemistry; (4) adequate mechanical properties that
match those of the tissue at the site of implantation, and
(5) be easily processed to form a variety of shapes and
sizes [2]. Poly(e-caprolactone) (PCL) is a semi-crystalline
biodegradable polyester. It is well known that degradation
of semicrystalline polymers occurs in two stages. The first
stage consists of degradation of the amorphous phase, re-
sulting in an increase in crystallinity of polymer. The second
stage starts when majority of the amorphous regions are de-
graded; subsequently the crystalline phase is degraded [3].
The advantages of fibre based scaffold over other kinds of
structures is that they present remarkably increased surface
area for cell attachment and a significantly improved inter-
connected pore architecture that provides easier pathways
for diffusion of gases, transportation of nutrients and migra-
tion of cells [4]. Using electrospinning it is possible to achieve
the biomimetic nonwoven scaffolds that are composed of a
large network of interconnected fibres and pores, resembling
the topographic features of the natural extracellular matrix
(ECM) [5]. However electrospun scaffolds retain several
problems such as low stiffness and mechanical stability as
well as lack of control of pore diameter and distribution [6].

Needle-punched nonwoven fabrics made of resorbable
fibres can meet all criteria which are considered necessary
for designing the ideal scaffold structure. The type of needle,
number of punches per measured area, number of layers
and amount of fibre entanglement within the layers can be
designed to create a structure with the necessary proper-
ties to facilitate growth of tissue [7]. Moreover it is possible
to modify the surface of needle-punched nonwoven fabrics
with an electrospinning method. Hydroxyapatite (HAp) is
a calcium phosphate-based bioceramics which is frequently
used as a bone graft substitute. HAp is bioactive, osteo-
conductive, non-toxic, nonimmunogenic and its structure
is crystallographically similar to that of bone apatite [8].
Our earlier research indicated that it was possible to incor-
porate the nanohydroxyapatite (n-HAp) particles into poly(e-
caprolactone) matrix during melt spinning process. Presence
of HAp particles on the surface of PCL fibres after melt spin-
ning was confirmed by SEM and FTIR studies. The current
work was conducted as an extension of previous studies.
Our goal was to develop needle-punched nonwoven pro-
duced from biodegradable PCL and PCL/n-HAp fibres with-
out the use of chemicals during the manufacturing process.
The properties of both nonwoven scaffold after needle punch
process were compared and examined.

Materials and Methods

Scaffold production

For this study, polycaprolactone fibres (PCL) containing
nanohydroxyapatite (n-HAp), prepared at the Institute of
Textile Engineering and Polymer Materials, ATH-University
of Bielsko-Biala, were selected. Before the nonwovens were
formed, the polymer was extruded by melt-spinning and
subsequent stretching to fabricate filaments. 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-hydroxya-
patite (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 fibres was applied. The other
parameters of the forming process were: rotation of the
extruder screw 9 rpm and rotation of the passer 10 rpm [9].
Nonwoven scaffolds were prepared from cut PCL and PCL/
n-HAp fibres. Initially combed fibres were used to produce
a fibrous web by mechanical processing using a laboratory
carding machine (FIG. 1a). Then PCL and PCL/n-HAp fibers
were bonded together using a needle bed to entangle them
(FIG. 1b). For both samples the same amount of needling
and needling depth was used. The stitch density (the number
of needle penetrations per cm?) was 180.

Methods

A microscopic observation of obtained nonwoven scaffold
was made using scanning electron microscopy (Jeol, JSM-
5500). Before the observation, the samples were coated with
gold using a sputter coater. A PMI capillary flow porometer
was applied to measure the pore size distribution of non-
woven fabrics. The FTIR spectra of the nonwoven scaffolds
were determined using the Nicolet spectrophotometer (64
scans, in the range of 500 — 3500 cm™', resolution of 4 cm™).
Mechanical properties of the nonwoven scaffolds were de-
termined on a Zwick-Roell Z 2.5. universal material testing
machine at a constant speed of 10 mm/min. The dimensions
of samples (width 15 mm, length 100 mm) were measured
using digital micrometer and the thickness was measured
by Thickness Tester. The samples were tested under ten-
sion until failure. DSC (5100 TA Instruments) and TGA
(TA Instruments Q 500 TGA) analyses were performed at the
following conditions: heating rate - 10°C/min, and nitrogen
gas flow - 40 ml/min.



FIG. 2. Microstructure of (a) PCL and (b) PCL/n-HAp nonwovens.

Result and Discussion

The SEM images of the fibrous scaffolds are shown in
FIG. 2. The PCL and PCL/n-HAp fibres in the nonwoven
scaffold appeared uniformly and randomly distributed
without preferential orientation. The microstructure images
of nonwoven PCL and PCL/n-HAp demonstrate that they
have large surface areas with a high porosity. The results
of porosity tests are shown in FIG. 3. The main fraction of
pores of unmodified PCL nonwoven fabric is in the range
of 160-280 ym. The main fraction of pores of modified
PCL/n-HAp nonwoven is centred at 180 um, however also
pores with bigger diameter in the range of 200-400 um
were observed. Fibre diameter distributions before carding
process and after carding and needle-punching processes
are shown in FIG. 4. The calculated average diameter for
polycaprolactone fibre before carding process was 41.8 ym
+ 18 ym, whereas after technological processes the aver-
age fibre diameter was slightly smaller 37.6 ym + 18 ym.
In the case of composite fibres, the PCL/n-HAp fibre diameter
before carding process was 44.4 ym + 20 ym and after nee-
dle punching process fibre diameter was 49.9 ym + 22 ym.
The carding is a process by which fibres are straightened.
The fibres diameter distribution presented in FIG. 4 showed
that carding process affected the fibres diameter, causing
thinning of fibres. The difference in fibre diameter distribu-
tion before and after carding process is more pronounced
in the case of pure PCL fibres, which are more elastic than
modified PCL/n-HAp fibres. FIG. 5 shows FTIR spectra for
pure PCL nonwoven fabric and PCL/n-HAp nonwoven fabric.

100

=
- 80
=]
2 PCL
= PCL/n-HAp
w
- 40
[H]
N
w20
o
[=]
o 0 = - -
0 100 200 300 400 500 600

Average diameter [pm]

FIG. 3. Pore size distribution of PCL and PCL/
n-HAp nonwovens.

The characteristic bands of PCL corresponding to the C=0
stretching vibration of the ester carbonyl groups are located
at 1727 cm™. The peaks at 1150-1500 cm™' are related to the
asymmetric stretching vibration of -COO- and the stretch-
ing vibration of -C—O bonding at the main polymer chain.
In the case of PCL/n-HAp nonwoven the FTIR analysis
confirmed that HAp particles remain on the surface of com-
posite fibres after carding and needle-punching processes,
which was evidenced by the presence of phosphate groups
peaks PO,* (associated to HAp) at 568 and 600 cm™ [10].
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(a) — Fibre diameter before carding process
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FIG. 4. Fibre diameter distribution: (a) before carding process; (b) after carding and needle-punching process.
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The results of thickness test are shown in FIG. 6 and the
typical force-elongation curves for both nonwoven fabric
are presented in FIG. 7. The highest tensile force among
the samples of 0.95 N and the largest elongation (about
70 mm) was observed in the case of pure polycaprolactone
nonwoven fabric. The higher tensile strength was observed
for pure PCL nonwovens (8.75 kPa). In the case of compos-
ite PCL/n-HAp fibres tensile strength was 5.04 kPa. FIG. 8
shows the TGA analyses of PCL and PCL/n-HAp nonwo-
vens. TGA curve of PCL nonwoven showed a two-step
degradation process (FIG. 8a) whereas for PCL/n-HAp non-
woven three stages of degradation were observed (FIG. 8b)

probably related to the loss of physically adsorbed water and
gradual dehydroxylation of HAp powder. The degradation
(or decomposition) of PCL starts at approximately 300°C.
Temperatures of a maximum rate of weight loss proceed-
ing during thermal degradation of PCL/n-HAp nonwovens
(curve dTG on FIG. 7a-b) were higher than those of pure
PCL nonwovens. For both samples, the melting temperature
was 59°C, and the DSC curve shows one endothermic peak
of melting (FIG. 9), which means that the incorporation of
hydroxyapatite nanoparticles into PCL fibres had no influ-
ence on the mean size of PCL crystallites.
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FIG. 8. TGA curves of (a) PCL and (b) PCL/n-HAp nonwovens.

Conclusion

Tissue scaffold is a 3D structure that provides a site for
cell attachment, proliferation and differentiation; therefore
it must possess desired porosity with an interconnected
pore network and be easily processed to form a variety of
shapes and sizes. Needle punching is the oldest and best
established method of forming nonwoven textile materials.
The aim of the presented work was to develop needle-
punched nonwoven produced from PCL and PCL/n-HAp
fibres without the use of chemicals during the manufactur-
ing process. The obtained results suggest that needle-
punching method can be used to produce highly porous
polycaprolactone-hydroxyapatite nonwoven scaffolds.
Moreover microstructure of nonwoven scaffold obtained by
needle-punch process can be easily adjusted according to
application. Our future work will focus on production of hybrid
scaffold made of nonwoven micro-fabrics (in order to provide
sufficient mechanical parameters as well as 3D structure)
and of electrospun nanofibers (to ensure proper adhesion,
proliferation and growth of cells and tissue).

Acknowledgments

This work was supported by the Minister of Science and
Higher Education; project number N N507 550938.

References

[1] Chung S., Ingle N.P., Montero G.A., Kim S.H., King M.W.:
Bioresorbable elastomeric vascular tissue engineering scaffolds
via melt spinning and electrospinning. Acta Biomaterialia 6 (2010)
1958-1967.

[2] Malheiro V.N., Caridade S.G., Alves N.M., Mano J.F.: New
poly(e-caprolactone)/Chitosan blend fibers for tissue engineering
applications. Acta Biomaterialia 6 (2010) 418-428.

[3] Rutkowska M., Krasowska K., Heimowska A., Steinka L.,
Janik H., Haponiuk J., Karlsson S.: Biodegradation of Modified
Poly(e-caprolactone) in Different Environments. Polish Journal of
Environmental Studies Vol. 11, No. 4 (2002) 413-420.

[4] Manjubala I., Woesz A., Pilz C., Rumpler M., Fratzl-Zelman N.,
Roscher P., Stampfl J., Fratzl P.: Biomimetic mineral-organic com-
posite scaffolds with controlled internal architecture. Journal of
Materials Science: Materials in Medicine 16 (2005) 1111-1119.

[5] Zhang K., Yin A., Huang C., Wang C., Mo X., Al-Deyab S.S.,
ElI-Newehy M.: Degradation of electrospun SF/P(LLA-CL) blended
nanofibrous scaffolds in vitro. Polymer Degradation and Stability
96 (2011) 2266-2275.

| 59°C
$— PCL/n-HAp

Heat Flow [W/g]

" 59°C

50
Temperature [°C]

100 150

FIG. 9. DSC curves of PCL and PCL/n-HAp non-
wovens.

[6] Santos M.I., Tuzlakoglu K., Fuchs S., Gomes M.E., Peters K.,
Unger R.E., Piskin E., Reis R.L., Kirkpatrick C.J.: Endothelial cell
colonization and angiogenic potential of combined nano- and
micro-fibrous scaffold for bone tissue engineering. Biomaterials
29 (2008) 4306-4313.

[7] Rajzer I., Grzybowska-Pietras J., Janicki J.: Fabrication of bio-
active carbon nonwovens for bone tissue regeneration. FIBRES &
TEXTILES in Eastern Europe 19 (84) (2011) 66-72.

[8] Shi Z., Huang X., Cai Y., Tangand R., Yang D.: Size effect of
hydroxyapatite nanoparticles on proliferation and apoptosis of
osteoblast-like cells. Acta Biomaterialia 5 (2009) 338-345.

[9] Rajzer I., Fabia J., Graczyk T., Piekarczyk W.: Evaluation of PCL
and PCL/n-HAp fibres processed by melt spinning. Engineering of
Biomaterials 118 (2013) 2-4.

[10] Siésarczyk A., Paszkiewicz Z., Paluszkiewicz C.: FTIR and XRD
evaluation of carbonated hydroxyapatite powders synthesized by wet
methods. Journal of Molecular Structure 744-747 (2005) 657-661.

5

BI® MATERIALS



6

BI® MATERIALS

BADANIA MIKROSKOPOWE
NANOWLOKNISTYCH STRUKTUR
Z POLILAKTYDU | ZELATYNY
JAKO POTENCJALNYCH
BIOMATERIALOW DLA
MEDYCYNY REGENERACYJNEJ

ANNA MAGIERA*, STANIStAW BrazEwicz

AGH Akabpemia GOrNIczo-HUTNICZA,
Wvbziat. INZYNIERI MATERIALOWEJ | CERAMIKI,
KATEDRA BIOMATERIALOW,

AL. A. Mickiewicza 30, 30-059 Krakow

* E-MAIL: ASOCHA@AGH.EDU.PL

Streszczenie

W wyniku procesu elektroformowania (ang. electro-
spinning, ES) otrzymywana jest wtéknista forma poli-
meru. W wyniku modyfikacji polimerowego prekursora
poprzez dodatek nanomodyfikatoréw mozliwe staje sie
uzyskanie wtdkien nanokompozytowych. Jednoczesne
elektroformowanie (ang. concurrent electrospinning,
co-ES), stanowigce modyfikacje standardowej techniki
ES, umozliwia wytworzenie nowej grupy materiatéw,
np. powtok zbudowanych z réznorodnych komponen-
tow, witdknistych struktur przestrzennych na rusztowa-
nia komérkowe, materiatow gradientowych o réznym
udziale sktadnika wtdknistego, wtdknistych zbrojen
w technologii nanokompozytéw i wielu innych.

Celem niniejszej pracy byto opracowanie warunkéw
formowania nanowtokien z PLA i GEL. Badania te
stanowig pierwszy etap pracy, ktorej celem jest opra-
cowanie warunkéw jednoczesnego elektroformowania
kompozytowej struktury PLA/GEL. W ramach omawia-
nej pracy otrzymano oddzielnie wtdokna polimerowe
z PLA lub zelatyny. W tym celu przeprowadzono
proces elektroformowania z wykorzystaniem ukfadu
do$wiadczalnego zaprojektowanego i skonstruowa-
nego w Katedrze Biomateriatow, AGH. Wtbkniste
osady w formie maty byly zbierane na uziemionym,
obracajgcym sie kolektorze pokrytym foliq aluminiowa.
Otrzymane materiaty byty badane przy uzyciu skanin-
gowego mikroskopu elektronowego (ang. scanning
electron microscope, SEM). Podczas badania uzyska-
nych wtdkien polimerowych wyznaczono ich Srednice
oraz analizowano ich morfologie. Srednice uzyskanych
witokien z PLA zawierajg sie w przedziale 0,8-2,0 um,
natomiast widkien Zelatynowychw przedziale 0,3-0,6 um.
Uzyskane wartosci charakteryzowaty sie niewielkim
zroznicowaniem i zalezaty od warunkéw eksperymen-
talnych procesu elektroformowania.

Przedstawiono takze wyniki badan otrzymywania
witdknistej warstwowej kompozycji ztoZonej z nanowto-
kien. Podczas tego procesu na wtdkna polilaktydowe
zebrane na folii aluminiowej natoZzono warstwe widkien
zelatynowych. Uzyskane struktury byty badane przy
uzyciu skaningowego mikroskopu elektronowego.

Stowa kluczowe: elektroformowanie, inzynieria tkan-
kowa, nanowtokna, PLA, Zelatyna

[Inzynieria Biomateriatow 121 (2013) 6-12]

MICROSCOPIC STUDY

OF NANOFIBROUS STRUCTURES
OF POLYLACTIDE AND
GELATINE AS POTENTIAL
BIOMATERIALS FOR
REGENERATIVE MEDICINE

ANNA MAGIERA*, STANISLAW BrAZEWICZ

AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLty oF MATERIALS ScIENCE AND CERAMICS,
DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

AL. A. Mickiewicza 30, 30-059 Krakow, PoLAND
* E-MAIL: ASOCHA@AGH.EDU.PL

Abstract

During the electrospinning (ES) process fibrous
form of the polymer is obtained. Due to specific modifi-
cation of a polymer precursor with nanoconstituents,
nanocomposite fibres can also be produced. The
concurrent electrospinning (co-ES) technique is a mo-
dification of the standard ES method in which multiple
polymeric jets are being generated. This technique
enables to develop new forms of structures — e.g.,
coatings, 3-D space architectures, gradient materials,
fibrous reinforcements in nanocomposites.

Our aim was to obtain the PLA and GEL nanofibres
as the first stage of the experiments leading to con-
current electrospinning of the composite polylactide/
gelatine material. In this work individual polymeric
fibres made of PLA or GEL were successfully pro-
duced. To do so the electrospinning setup designed
and constructed in our Department was used. Fibrous
deposits were collected on grounded rotating mandrel
covered with aluminium foil. The obtained materials
were analysed using scanning electron microscope
(SEM). During the examination of the fibres acquired
their diameters were measured. The general analysis
of their morphologies was performed as well. Diame-
ters of the PLA fibres obtained in this work ranged
between 0.8 and 2.0 um. GEL fibres were much
smaller and had diameters ranging from 0.3 to 0.6 um.
All these values were narrowly distributed and depen-
ded on the experimental conditions.

Composite polymeric material, get by layered
deposition technique, was also obtained. During
this process PLA fibres were firstly obtained on the
aluminium foil and then covered with GEL fibres. The
structure obtained was analysed in the same way as
individual, nanocomposite polymeric fibres.

Keywords: electrospinning, tissue engineering,
nanofibres, PLA, gelatine

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 6-12]



Wprowadzenie

Podczas procesu elektroformowania (ang. electro-
spinning, ES) otrzymywana jest wtoknista forma polimeru
z jego stopu lub roztworu [1]. Typowy uktad doswiadczalny
sktada sie ze zrddta polimeru (zazwyczaj jest nim strzykawka
wypetniona roztworem polimeru i zakonczona igtg), wysoko-
napigciowego zasilacza i kolektora. Ksztatt tego ostatniego
elementu moze byc¢ rézny, np. poziomo zorientowana tarcza,
obracajacy sie beben, ramka czy ostro zakonczony i usta-
wiony pionowo dysk. Liczne, udokumentowane do tej pory
przyktady zastosowania materiatow widknistych, uzyska-
nych w wyniku elektroformowania, wigczajac chemie anali-
tyczna, ochrone srodowiska, elektrochemie, przemyst, me-
dycyne i produkcje przedmiotéw codziennego uzytku [2-8],
czyni t¢ metode niezwykle wszechstronng i uzyteczna.

Poniewaz polilaktyd (PLA) jest biozgodnym i biodegra-
dowalnym polimerem stosowanym od lat w medycynie, sta-
nowi on bardzo dobry materiat na rusztowania komodrkowe
w inzynierii tkankowej i medycynie regeneracyjnej [9]. Wielu
autoréw zwracato uwage na fakt, ze struktury wykonane
z PLA wspomagaja tworzenie i regeneracje tkanek [10-12].

Widkniste formy materialowe wytworzone metoda elek-
troformowania przypominajg swojg budowg macierz poza-
komorkowa, a dzigki mozliwosci ich wytwarzania w szerokim
zakresie Srednic witdkien (od dziesigtkow nanometrow do
kilku mikrometréw [1]) stanowig potencjalnie obiecujgce bio-
materiaty na rusztowania komorkowe do regeneraciji tkanki
kostnej, chrzgstnej, potaczen szkieletowych pomiedzy nimi,
czy tkanki nerwowej [13-16]. Z tych wzgledow, przestrzenne
struktury zbudowane z nanowidkien polilaktydowych formo-
wanych metodg elektrospinningu, mogg by¢ zastosowane
rowniez do regeneracji niewielkich ubytkow tkanki kostne;j.
Co wiecej, kompozytowy ukfad widkien z PLA i zelatyny
zwieksza biozgodnos¢ samego polilaktydu i utatwia jego
wchfanianie w zywym organizmie [17]. W poréwnaniu do
powszechnie stosowanego w inzynierii tkankowej kolagenu
[18,19], zelatyna wykazuje zblizone wtasciwosci biologicz-
ne, natomiast jej cena jest znacznie nizsza [20]. Wtdknisty
kompozyt PLA/Zelatyna stanowi takze potencjalny materiat
wspomagajacy regeneracje tkanki chrzestnej. Struktury
gradientowe o tym sktadzie mogq znalez¢ zastosowanie
jako rusztowania odbudowujace potaczenia szkieletowe.
W wyniku odpowiedniej modyfikacji prekursora polimero-
wego niewielkimi ilosciami nanododatkow, mozna otrzymac
nanokompozytowe materiaty widkniste.

Proces réwnolegtego elektroformowania (ang. concurrent
electrospinning, co-ES) stanowi modyfikacje standardowej
techniki ES, w ktorej mozliwe jest jednoczesne uzyskanie
wiecej niz jednej wiazki, z wielu zrédet roztworu polimeru
[21-23]. Metoda ta umozliwia tworzenie nowych rodzajow
struktur, np. pokry¢ materiatdw zbudowanych z innych
materiatow, tréjwymiarowych struktur przestrzennych
(na rusztowania komorkowe dostosowane do konkretnego
typu tkanki), materiatéw ze zr6znicowanym udziatem (gra-
dientem) sktadnika widknistego, witdknistych wzmocnien
w nanokompozytach i wielu innych.

Niniejsza praca stanowi pierwszy etap badan doty-
czacych otrzymywania indywidualnych nanowtdkien z
poli(kwasu mlekowego) (PLA) i zelatyny, a w dalszej fazie,
badania bedg miaty na celu wytworzenia kompozytowe-
go uktadu polilaktyd/zelatyna, w wyniku jednoczesnego
elektro-formowania z dwdéch réznych roztwordéw polimeru.
Otrzymane w pracy materiaty wtokniste byty badane przy
uzyciu skaningowego mikroskopu elektronowego.

Introduction

During the electrospinning (ES) process fibrous structure
of the polymer is obtained from its melt or solution [1]. A typi-
cal experimental setup consists of polymer source (usually
a syringe ended with a needle), high voltage supply and
collector. The shape of the latter may vary including flat hori-
zontal disc, rotating mandrel, frame or edged perpendicular
disk. Numerous already documented applications of fibrous
structures obtained via electrospinning including analyti-
cal chemistry, environmental protection, electrochemistry,
industry, medicine or everyday life products [2-8], make this
technique both versatile and exceptionally interesting.

Since polylactide (PLA) is biocompatible and biode-
gradable material used in medicine for years, it constitutes
a very good material for scaffolds for tissue engineering and
regenerative medicine [9]. Numerous authors have already
proven the beneficial role of PLA structures in enhancing
tissue formation and regeneration [10-12].

The microstructure of fibrous forms of a material obtained
via ES technique is similar to the extracellular matrix, and
due to the possibility of preparing a wide range of fibres’
diameters (from tens of nm to several microns [1]), the
structures obtained by this technique provide promising
biomaterials for tissue engineering scaffolds, especially in
order to regenerate bone and cartilage tissues, skeletal joints
between them or neural tissue [13-16]. For these reasons
the PLA-based electrospun fibrous structures may also be
considered as scaffolds to regenerate small size bone de-
fects. Moreover, polylactide and gelatine fibres-based hybrid
structure has already been proven to enhance PLA compat-
ibility and facilitates its degradation [17]. When compared
to collagen, commonly used material in tissue engineering
[18,19], gelatine manifests similar properties, whereas its
price is much lower [20]. PLA/gelatine fibrous compositions
may be considered for application in guided cartilage regen-
eration as well. Gradient structures of such composition can
be applied in skeletal junctions scaffolds. Due to specific
modification of a polymer precursor with nanoconstituents,
nanocomposite fibres can also be produced.

The concurrent electrospinning (co-ES) technique is
a modification of the standard ES method in which more
than one jet can simultaneously be generated from mul-
tiple polymer sources [21-23]. This technique enables to
develop new material forms, e.g. coatings consisting of
various components, 3-D space architectures (for scaffolds
matched to the type of tissues), gradient materials differing
in amount of fibrous component, fibrous reinforcements for
nanocomposite technology, etc.

This work focuses on the obtaining of the individual
poly(lactic acid) (PLA) and gelatine nanofibres as the first
stage of the experiments aiming at development of concur-
rent electrospinning of the composite polylactide/gelatine
material. The structures manufactured were analysed using
scanning electron microscopy (SEM).

Materials and Methods

In order to obtain polymeric nanofibers by ES the PLA
(Ingeo™ Biopolymer 3251D) and gelatine (GEL) (POCH,
analytical grade) were used. As solvents dichloromethane
(DCM) (POCH, analytical grade), N,N-dimethylformamide
(DMF) (POCH, analytical grade) and concentrated (99.5-
99.9%) acetic acid (CH;COOH) (POCH, analytical grade)
were used. The PLA solution with a concentration of 15%
(wt/v) was prepared in mixed solvents DCM, DMF 3:1 (wt:wt)
[24]. A series of GEL solutions (concentrations 10, 15, 20
and 25% (wt/v)) with concentrated acetic acid was prepared
according to the procedure describing in literature [17].
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Materialy i metody

Do otrzymania nanowtdkien polimerowych z wykorzy-
staniem techniki elektroformowania zastosowano polilaktyd
(PLA) (Ingeo™ Biopolymer 3251D) i zelatyne (GEL) (POCH,
CZDA). Jako rozpuszczalnikéw uzyto dichlorometanu (DCM)
(POCH, CZDA), N,N-dimetyloformamidu (DMF) (POCH,
CZDA) oraz stezonego (99,5-99,9%) kwasu octowego
(CH,COOH) (POCH, CZDA). Roztwér PLA o stezeniu 15%
(wag./obj.) zostat sporzadzony w mieszaninie DCM, DMF
3:1 (stos. wag.) [24]. Serie roztworéw zelatyny (stezenia 10,
15, 20 25% (wag./obj.)) przygotowano w stezonym kwasie
octowym wedtug procedury opisanej w pracy [17].

Proces elektroformowania prowadzano na urzadzeniu
zaprojektowanym i skonstruowanym w Katedrze Bioma-
teriatéw, AGH (RYS. 1). Strzykawke o pojemnosci 10 ml
zakonczonag igtg wypetniano roztworem polimeru. Pomiedzy
igte a kolektor (obracajgcy sie beben) przykladano napigcie
12 kV. Odlegtos¢ pomiedzy igtg a kolektorem wynosita 3 cm.
Opisane warunki prowadzenia procesu elektroformowania
zostaty okreslone we wczesniejszych badaniach [24].

Uzyskane materiaty byly nastepnie napylane ztotem i ba-
dane za pomoca SEM (Nova NanoSEM, FEI z wbudowanym
analizatorem EDS). Srednice uzyskanych wiékien zostaty
okreslone na podstawie analizy zdje¢ SEM z wykorzysta-
niem programu ImagedJ 1.48g stuzacego do przetwarzania
obrazu.

Wyniki i dyskusja

Wykorzystujac urzadzenie przedstawione schematycz-
nie na RYS. 1 otrzymywano oddzielnie nanowtdkna PLA
i zelatyny. Przykladowe zdjecia SEM uzyskanych mate-
riatbw z PLA przedstawiono na RYS. 2. Otrzymane osady
widkniste w formie maty byty jednorodne pod wzgledem
ksztaltu, nie stwierdzono wystepowania zadnych defek-
téw powierzchniowych. Dla wszystkich stosowanych igiet
$rednice uzyskanych widkien byty rézne (TABELA 1).
Ta niejednorodno$¢ moze wynikac¢ z niemoznosci kontrolo-
wania wszystkich parametréow procesu elektroformowania.
Z uwagi na brak pompy wymuszajacej staty przeptyw roztwo-
ru polimeru przez igte, jedynym czynnikiem oddziatujgcym
na ukiad jest sita grawitacji. Co wiecej, ograniczenia kon-
strukcyjne urzadzenia uniemozliwiaty prowadzenie procesu
przy odlegtosci igty od kolektora wiekszej niz 3 cm. Przy-
ktadowy rozkfad srednic witdkien zostat przedstawiony na
RYS. 3. Na jego podstawie mozna stwierdzi¢, ze wielkosci
srednic witdkien polilaktydowych wahajg sie w granicach
od 0,8 do 2,0 um.

Podczas elektroformowania z roztworéw zelatyny
zastosowano takie same warunki doswiadczalne jak w
przypadku wtdkien polilaktydowych. Przeprowadzono serie
doswiadczen majacych na celu okreslenie optymalnego
stezenia polimeru pozwalajgcego na otrzymanie wtdkien
zelatynowych. Jak to mozna zauwazy¢ na podstawie zdje¢
SEM uzyskanych struktur (RYS. 4), dla nizszych stezen GEL
(10 15 %, odpowiednio RYS. 4a i b) widkna powstawaty w
ograniczonym stopniu, a wzdtuz ich osi wystepowaty liczne
zgrubienia. Z drugiej strony, w przypadku stezenia polimeru
réwnego 25% (RYS. 4d), proces elektroformowania prak-
tycznie nie zachodzit. W poréwnaniu do materiatow z PLA,
dobrze wyksztatcone, jednorodne wtdkna o mniejszych
$rednicach, uzyskano z 20% (wag./obj.) roztworu zelatyny
(RYS. 5). Usrednione wartosci srednic uzyskanych wiokien
zestawiono w TABELI 1. Przyktadowy rozktad wartosci sred-
nic dla wtokien zelatynowych (RYS. 3) pokazuje, ze wartosci
te zawarte sg w przedziale od 0,3 ym do 0,6 um.

Roztwér
polimeru Strzylfawka
Polymer Syringe
solution
Igta
Needle
Zasilacz A Odleglosé
High Vv igta-kolektor
voltag:e Tip-to-collector
supply distance
A4
[ Obracajacy sie
kolektor
\‘ Rotating
collector

/Silikazel Silicagel /
[

RYS. 1. Schemat obrazujacy uktad doswiadczalny
stuzacy do przeprowadzania procesu elektro-
formowania zaprojektowany i skonstruowany
w Katedrze Biomateriatbw Akademii Gérniczo-
Hutniczej w Krakowie.

FIG. 1. The scheme depicting the electrospinning
setup designed and constructed at the Depart-
ment of Biomaterials, AGH University of Science
and Technology.

The electrospinning process experiments were con-
ducted using a device constructed at the Department of
Biomaterials, AGH University of Science and Technology
(FIG. 1). A 10 ml syringe, ended with a needle, was loaded
with the polymer solution. The voltage of 12 kV was applied
between the needle tip and the collector — moving grounded
roller covered with an aluminium foil. The tip-to-collector dis-
tance was 3 cm. The electrospinning processing conditions
were determined in previous experiments [24].

The samples obtained were coated with gold and
analysed using scanning electron microscope, SEM (Nova
NanoSEM, FEI with EDS analyser). Fibres diameters
were calculated via SEM microphotographs analysis using
ImagedJ 1.48g public domain image processing program.

Results and Discussions

Individual poly(lactic acid) (PLA) and gelatine nanofibres
have separately been obtained using the electrospinning
experimental setup schematically presented in FIG. 1.
Typical SEM micrographs of the obtained PLA fibres are
shown in FIG. 2. The fibrous samples were uniform in shape,
none surface defects were detected. However, for all the
needle diameters used, the diameters of the fibres were dif-
ferent. (TABLE 1). The reason for such a heterogeneity may
be the inability of controlling all the experimental conditions
of the ES process. Because of the lack of syringe pomp,
the polymer does not flow constantly during the process
but leaks out of the syringe drop by drop due to gravitation
force. What is more, structural limitations of the device do
not allow to increase the tip-to-collector distance to more
than 3 cm. Representative fibre diameters distribution can
be seen in FIG. 3. It can be seen that the majority of PLA
fibres has diameters ranging from 0.8 to 2.0 ym.
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RYS. 2. Zdjecia SEM witékien z PLA otrzymanych w wyniku elektroformowania z roztworu polimeru o stezeniu
15% (wag./obj.) sporzadzonego w DCM, DMF 3:1 (stos. wag.). Skala: a) 100 pm, b) 20 pm, c¢) 10 pm.

FIG. 2. SEM images of PLA fibres electrospun from the 15% (wt/v) polymer solution in DCM, DMF 3:1 (wt:wt).
Scale bars: a) 100 pm, b) 20 pm, c) 10 pm.

Electrospinning processing conditions applied for the

TABLE 1. Srednie wartosci srednic widkien wraz gelatine fibre formation were the same as the ones for the
z odchyleniami standardowymi wyznaczone dla PLA fibres. A series of experiments was performed in or-
osadéw widknistych otrzymanych w wyniku pro- der to optimise the polymer concentration allowing for the
cesu elektroformowania. formation of fibrous forms. As it can be concluded from the
TABELA 1. Average fibre diameter and standard SEM microphotographs of nanofibres manufactured (FIG. 4)
deviation values calculated for fibrous maths at lower gelatine concentrations (10 and 15%, FIG. 4a and b,
obtained via electrospinning process. respectively) the fibres formation was limited, and beads in
the form of mats were formed along the structures obtained.
Materiat Igta Srednia warto$¢  Odchylenie On the other hand, for 25% polymer solution (FIG. 4d) the
Material =~ Needle Srednicy widkien standardowe electrospinning process did not occur. Well-formed, defect-
(mm) g‘_‘verage fibre Standard free and smaller in diameter fibres (with respect to PLA
iameter (um) deviation (um) .
structures) were electrospun from 20% (wt/v) GEL solution
PLA 0.6x50.0 2.027 0.228 (FIG. 5). The average fibre diameters are listed in TABLE 1.
0.7 x30.0 0.808 0.067 Sampled fibre diameters distribution (FIG. 3) shows that
0.8x40.0 1.193 0.139 GEL fibres diameters range from 0.3 to 0.6 pm.
0.9 x40.0 1.278 0.070 Layered deposits consisting of the PLA fibres (lower
1.1 x40.0 1.304 0.085 layer) and gelatine fibres (upper layer) were formed as
12x400 1558 0.116 well. The scheme of the process is presented in FIG. 6.
GEL 0.6 x 30.0 0.375 0.026 The migroscopic images of _the material_s performed in
FIG. 7 display a well-formed fibrous material composed of
0.7 x 30.0 0.323 0.014 . . ; e .
two kinds of fibres creating a form of mat differing in their
0.8 x 40.0 0.464 0.058 diameter sizes (FIG. 3). The microphotographs shown in
0.9 x40.0 0.389 0.021 FIG. 2 and 5 indicate that thicker fibres were formed from
1.1x40.0 0.575 0.072 PLA (1.0 pm +/-0.2 pm) in comparison to gelatine fibres
1.2 x40.0 0.420 0.020 (0.6 ym +/-0.03 ym).
PLA/GEL | 0.9 x40.0 | 0.558/1.025 [ 0.029/0.150

RYS. 3. Rozktad wiel-
kosci srednic widkien
z PLA, GEL oraz war-

) stwowego kompozytu
s PLA/GEL (dla igty 0,9
g x 40,0 mm).
= FIG. 3. Diameters
g . distribution of PLA “N
w PLA fibres, GEL fibres @ |
® #GEL and layered PLA/GEL <
3 composite (needle 0.9
p O —
= #PLA/GEL X 40.0 pm).
ad
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RYS. 4. Zdjecia SEM wiokien z zelatyny otrzymanych w wyniku elektroformowania z roztworu polimeru
o stezeniu: a) 10, b) 15, c) 20 i d) 25% (wag./obj.) sporzadzonego w stezonym CH,COOH. Skala: 20 ym.
FIG. 4. SEM images of gelatine fibres electrospun from the: a) 10, b) 15, c) 20 and d) 25% (wt/v) polymer solution

in concentrated CH,COOH. Scale bars: 20 pm.

—— 100 g ———

RYS. 5. Zdjecia SEM witdkien z zelatyny otrzymanych w wyniku elektroformowania z roztworu polimeru o stezeniu
20% (wag./obj.) sporzadzonego w stezonym CH,COOH. Skala: a) 100 pm, b) 20 pm, c) 10 pm.
FIG. 5. SEM images of gelatine fibres electrospun from the 20% (wt/v) polymer solution in concentrated

CH,COOH. Scale bars: a) 100 ym, b) 20 pm, c¢) 10 pm.
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RYS. 6. Schemat obrazujacy odkladanie metoda ,,warstwa po warstwie” wiokien z PLA i zelatyny z wykorzysta-

niem techniki elektroformowania.

FIG. 6. The scheme depicting the layer-by-layer deposition of PLA and gelatine fibres by the electrospinning

technique.

RYS. 7. Zdjecia SEM warstwowego ukladu wiokien z PLA/zelatyny otrzymanych w wyniku elektroformowania
z 15% (wag./obj.) roztworu PLA sporzadzonego w DCM, DMF 3:1 (stos. wag.) i 20% (wag./obj.) roztworu zelatyny
w stezonym CH,COOH. Skala: a) 100 um, b) 20 pm, c¢) 10 pm.

FIG. 7. SEM images of layered PLA/gelatine fibres electrospun from the 15% (wt/v) PLA solution in DCM, DMF
3:1 (wt:wt) and 20% (wt/v) gelatine solution in concentrated CH;COOH. Scale bars: a) 100 pm, b) 20 ym, ¢) 10 ym.

Przeprowadzono takze doswiadczenia odktadania, kolej-
no na kolektorze, wtékien polilaktydowych (dolna warstwa)
i zelatynowych (gérna warstwa). Schemat prowadzonego
procesu zamieszczono na RYS. 6. Zdjecia SEM uzyskanych
depozytdw (RYS. 7) przedstawiajg dobrze wyksztatcony
materiat wtdknisty zbudowany z dwéch rodzajow widkien,
zréznicowanych pod wzgledem wielkosci srednic (RYS. 3).
Opierajgc sie na wczesniejszych wynikach (RYS. 2 i 5)
mozna zatozy¢, iz grubsze widkna sg zbudowane z PLA
(1,0 ym +/- 0,2 ym), natomiast ciensze z zelatyny (0,6 um
+/-0,03 pm).

Whioski

Celem omawianej pracy byto otrzymanie wtékien polilak-
tydowych i zelatynowych z wykorzystaniem techniki elek-
troformowania. W wyniku przeprowadzonych doswiadczen
udowodniono mozliwosé elektroformowania nanowtokien
z réznych polimerow, stosujgc relatywnie niskie napiecie
(12 kV). Dzieki wykorzystaniu metody warstwowego na-
ktadania wtdkien réznych materiatéw, otrzymano takze
hybrydowy uktad PLA i zelatyny.

Podziekowania

Niniejsza praca byta finansowana z funduszu badarn sta-
tutowych prowadzonych na Wydziale Inzynierii Materiatowej
i Ceramiki AGH, projekt nr 11.11.160.256.

Conclusions

The aim of this work was to obtain the polylactide
and gelatine fibers using the electrospinning technique.
The experiments performed proved the possibility of electro-
spinning nanofibres of different polymeric materials using
a relatively low-power supply (12 kV). The feasibility of
layered deposition of PLA and gelatine via electrospin-
ning and hence, obtaining composite material has been
demonstrated.
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Streszczenie

Trwafos¢ i uzyteczno$¢ metalowych podbudéw
stomatologicznych protez cze$ciowych w Srodowisku
organizmu ludzkiego, a w szczegdlnosci w warunkach
obcigzen biomechanicznych wystepujacych podczas
Zucia jest uwarunkowana ich jakoscig uzyskang
w procesie odlewania. Na jako$¢ metalowych pod-
buddéw protez moze mie¢ wptyw zardwno metoda
odlewania jak i korzystanie w procesie odlewania
Z dodatku tzw. ztomu poprodukcyjnego. Ztom ten
stanowi¢ mogq metale lub ich stopy, ktére byty juz raz
uzyte w procesie odlewania, jak réwniez pozostatosci
po obrobce protetycznej. Ze wzgledow ekonomicznych
wiekszo$¢ laboratoriow protetycznych wykorzystuje
ztom poprodukcyjny jako czes$¢ wsadu do kolejnego
procesu odlewania protez jednak procedura ta moze
powodowac zmiane wtasciwosci mikrostrukturalnych
i mechanicznych uzyskanych odlewow i wptywac na
konicowa jako$c wytworzonych protez, skutkujgc row-
niez obnizeniem przyczepnos$ci ceramiki dentystycz-
nej. Wyniki prezentowane w literaturze dla réznych
badanych stopow nie sq jednoznaczne.

Celem pracy byta ocena jako$ciowa odlewow oraz
analiza zmian mikrostruktury i sktadu chemicznego od-
lewéw wykonanych ze stopu NiCrMo stosowanego do
wytwarzania metalowych podbuddw koron i mostow
protetycznych z dodatkiem ztomu poprodukcyjnego
oraz dwéch metod odlewania protez.

Jako probki do badan zastosowano jednokrotne
przetopy stopu niklu o zawarto$ci odpowiednio: 100,
50, 0% stopu fabrycznego oraz od$rodkowsg i proz-
niowo-cisnieniowg metode odlewania.

Wykonano badania mikrostrukturalne otrzymanych
odlewéw wraz z ich oceng jakosciowq i iloSciowaq.
Dla wszystkich badanych probek stwierdzono obec-
no$¢ poréw. Okreslono udziat procentowy wydzielen
wystepujgcych w stopach oraz ich sktad chemiczny.
Stwierdzono, ze stop odlewany metodq prézniowo-
ciSnieniowg charakteryzuje sie wiekszym udziatem
wydzielen niz stop odlewany za pomocg metody
ods$rodkowey.

Stowa kluczowe: stopy niklu, biomateriaty, ztom
poprodukcyjny, mikrostruktura, metody odlewania.

[Inzynieria Biomateriatow 121 (2013) 13-18]
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Abstract

Durability and serviceability of metal substructures
of partial dentures in the environment of the human
body, especially in the conditions of biomechanical
loads encountered during chewing, is determined by
the quality achieved in the casting process. The quality
of the metal denture frameworks can affect both: the
casting method and using of post-production scrap in
the casting process. Prosthetic post-production scrap
may be: metals or their alloys that were once already
used in the casting process, as well as the remnants
of the prosthetic treatment. For economic reasons,
the majority of dental laboratories use post-production
scrap as part of the batch to the next casting process,
however, this practice may change microstructure
and mechanical properties of the castings and affect
the quality of the final prosthesis resulting also in the
reduction of adhesion of dental ceramics. The results
presented in the scientific literature for various tested
alloys are ambiguous.

The aim of this study was to analyze the changes in
the microstructure and chemical composition of cast-
ings made from NiCrMo alloy (used to manufacture
the substructures of ceramic faced prosthetic crowns
and bridges) applying post-production scrap and two
methods of casting. As the test samples the disposable
castings of Ni alloy was used, containing respectively
100, 50, 0% of new alloy.

The microstructure research, including quality
and quantity analysis, was performed. For all tested
samples the occurrence of pores was observed.
The percentage ratio of precipitates, formed in the
alloys and their chemical composition was determined.
It was found that the alloy cast using vacuum pressure
method has a greater share of the precipitates than
alloy castings using a centrifugal method.

Keywords: nickel alloys, biomaterials, post-production
scrap, microstructure, casting methods

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 13-18]
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Wysoki koszt stopow ztota jest przyczyng poszukiwa-
nia alternatywnych stopdéw dentystycznych, ktére moga
by¢ zastosowane jedynie wtedy, gdy sg bezpieczne dla
pacjentéw. Pomimo pojawienia sie doniesien naukowych
o szkodliwym wptywie niektdérych metali na organizmy zywe,
aw szczegoblnosci alergii spowodowanej oddziatywaniem sto-
pow niklu, sg one nadal powszechnie stosowane do wytwa-
rzania podbuddéw stomatologicznych protez czesciowych [1].
Nie ma watpliwosci, ze stopy ziota sg bardziej zgodne
biologicznie. Dane literaturowe wykazujg jednak, iz stopy
Ni-Cr sg doskonatg alternatywa dla stopéw szlachetnych do
wykonywania protez licowanych ceramikg ze wzgledu na
wysoki modut sprezystosci stopu (ok. dwa razy wiekszy niz
w stopach ziota). Umozliwia to zmniejszenie przekroju po-
przecznego elementdw oraz zapewnia wiekszg przestrzen
dla porcelany i mniejsze zuzycie zeba [2]. Liczne zalety
stopu tj.: wieksza odporno$¢ na korozje [3], oraz zblizone
wartosci wspotczynnika rozszerzalnosci cieplnej z porcelang,
dentystyczna [4], a takze niskie koszty wytwarzania protez
sprawiaja, ze stopy te stanowig korzystng alternatywe dla
innych stopow metali nieszlachetnych. Ponadto licowanie
porcelang zmniejsza istotnie ich cytotoksycznosc¢ [5].

Na kohcowgq jakos¢ stomatologicznych protez czescio-
wych, typu korona czy most wptywajg gtéwnie: metoda
odlewania [2] oraz stosowanie do odlewania materiatow
powtornie przetopionych [6-13]. Praktyka wykorzystywa-
nia tzw. ztomu poprodukcyjnego jest atrakcyjng metodag
obnizenia kosztow wytwarzania elementow protetycznych.
Ztom poprodukcyjny stanowig metale i stopy metali, ktore
juz raz byty uzyte w procesie wytwarzania elementéw
protetycznych. Ponadto wiasciwosci ponownie przetopio-
nych stopow dla stomatologii moga rézni¢ sie od stopdéw
fabrycznie nowych, co spowodowane jest zmiang sktadu
chemicznego i mikrostruktury. Niektére prace wskazujg na
niekorzystny wptyw na odpornos¢ korozyjng i wiasciwosci
mechaniczne stopow powtdrnie przetopionych, oraz obnize-
nie wytrzymatos$ci potgczenia metal-porcelana dentystyczna
[6-9]. W literaturze zwraca sie réwniez uwage na wzrost
cytotoksycznosci stopéw Ni-Cr, Co-Cr i Cu z dodatkiem
przetopow wtérnych [10-11]. Inne prace [12-14] wskazujg na
znikomy wptyw stosowania przetopow wtérnych na mikro-
strukture, odpornos¢ na korozje, wtasciwosci mechaniczne,
oraz lejno$¢, za to podkreslajg duze korzysci ekonomiczne.
Opisywane sg gtéwnie stopy Ti, Co i metali szlachetnych,
natomiast niewiele jest danych na temat zmian w stopach
Ni-Cr-Mo po powtérnym przetopieniu. Jak dotad brak jest
w literaturze szczegotowej analizy jednoczesnego wptywu
obu czynnikdéw: metody odlewania i zastosowania ztomu
poprodukcyjnego na morfologiczne zmiany w mikrostruk-
turze stopéw NiCrMo stosowanych do wytwarzania protez
licowanych ceramika.

Celem pracy byla ocena jakosciowa odlewdéw oraz
analiza zmian w mikrostrukturze i sktadzie chemicznym
stomatologicznego stopu Ni-Cr-Mo z zastosowaniem ztomu
poprodukcyjnego i dwdch metod odlewania.

Materialy i metody

Do badan zastosowany zostat komercyjny stop stoma-
tologiczny NiCrMo o sktadzie masowym: Ni: 59,3%, Cr:
24,0%, Mo: 10,0%, Fe: 1,5%, Mn: 1,5%, Ta: 1,5%, Si: 1,2%
Nb: 1,0%. Stop ten jest zgodny z normg EN ISO 22674
i przeznaczony do wykonywania licowanych ceramikg lub
kompozytem koron i mostow protetycznych.

Introduction

The high cost of noble metal alloys is causing the search
for alternative dental alloys that can be applied only if they
are safe for patients. Despite the emergence of scientific
reports about the harmful effects of certain metals on living
organisms, and in particular the impact of allergies caused
by nickel alloys, they are still widely used in the manufacture
of denture partial frameworks [1]. There is no doubt that gold
alloys are more biocompatible. However scientific reports
indicate that Ni-Cr alloys are an excellent alternative to
noble metal alloys to manufacture ceramic faced dentures
due to the high modulus of elasticity (approximately two
times higher than its value for gold alloys). This reduces
the cross-section of elements, and provides more space for
dental ceramic and less wear of the tooth [2]. The nume-
rous advantages of the alloy such as: higher corrosion
resistance [3], and similar thermal expansion coefficient of
dental ceramic [4], and low costs of dentures manufacturing
make those alloys advantageous alternative in comparison
to other metals. In addition, porcelain veneers significantly
reduces their cytotoxicity [5].

The final quality of partial dentures: the crowns or bridges
influenced mainly casting method [2] and the use recycled
materials for the casting [6-13]. The practice of using “post-
production scrap” is an attractive method of reducing the
cost of prosthetic components manufacturing. The post-
production scrap could be metals and their alloys that
were once already used in the manufacture of prosthetic
components. Scientific reports indicate that the properties
of the recasted alloys for dentistry can vary from the brand
new alloy, which is caused by the change in the chemical
composition and microstructure. Some studies suggest an
adverse effect of recasted alloys on the corrosion resistance
and mechanical properties, as well as decrease in strength
of the metal-dental porcelain bonding [6-9]. It is also noted
an increase in cytotoxicity in Ni-Cr, Co-Cr and Cu alloys
with the addition of recasted materials [10-11]. Other works
[12-14] point an insignificant effect on the microstructure,
corrosion resistance, mechanical properties, and fluidity,
but emphasize the large economic benefits of the use of
recasted alloys. There are mainly Ti alloys, Co and pre-
cious metals described, but little is known about changes
in Ni-Cr-Mo after recasting. There is no detailed analysis
in the literature of the influence of both factors simultane-
ously: the casting method and application of post-production
scrap on the morphological changes in the microstructure
of alloys used to the manufacture of NiCrMo ceramic faced
prostheses.

The aim of this study was to assess the quality of cast-
ings and analysis of changes in the microstructure as well
as chemical composition of dental Ni-Cr-Mo alloy using
post-production scrap and two casting methods.

Materials and Methods

A commercial NiCrMo dental alloy of chemical composi-
tion (wt%) Ni: 59.3%, Cr: 24.0% Mo: 10.0%, Fe: 1.5%, Mn:
1.5%, Ta: 1.5%, Si: 1.2% Nb: 1.0% was used in this study.
This alloy is in compliance with the standard EN ISO 22674
and designed to produce ceramic faced dentures.



Ze stopu wykonano walcowe odlewy o wymiarach: $red-
nica 5 mm, wysokos$¢é 8 mm, stosujac jednokrotne przetopy
o sktadzie wyjsciowym odpowiednio 0, 50 i 100% stopu
fabrycznego. Formy ceramiczne do wytworzenia odlewow
wykonano metodg wytapianych modeli stosujgc uniwersalng
mase ceramiczng WiroFine (Bego). Odlewy wykonano dwie-
ma metodami wypetniania formy odlewniczej: odsrodkowg,
— przy uzyciu odlewarki indukcyjnej ROTOCAST (Roko
Dental Equipment) i prézniowo-cisnieniowg w urzgdzeniu
Nautilius (Bego). Po usunieciu skorupy ceramicznej i od-
cieciu elementéw uktadu wlewowego powierzchnie probek
piaskowano. Caty proces przeprowadzony byt w warunkach
pracowni protetycznej zgodnie z procedurami stosowanymi
do wytwarzania podbudéw protez czesciowych.

Mikrostrukture zgtadéw obserwowano przy uzyciu op-
tycznego mikroskopu metalograficznego Nikon MA 200 jak
rowniez skaningowego mikroskopu elektronowego Ultra Plus
(Zeiss) z mikroanalizatorem EDX (Bruker). Analize ilosciowa
mikrostruktur wykonano z wykorzystaniem oprogramowania
ImagePro Plus (Media Cybernetics). Do oceny stereolo-
gicznej przyjeto powierzchnie wydzielen i srednig Srednice
jako parametry opisujace ich wielkos¢, parametr opisujacy
ksztalt wydzielen (stosunek srednic), oraz procentowy udziat
powierzchni wydzielen. Do analizy obrazu przyjeto obszar o
powierzchni 0,12 mm?, przy czym wyniki podano jako $red-
nie z 5 miejsc obserwacji na 3 probkach. Ocene statystycz-
ng wynikéw wykonano przy poziomie istotnosci a = 0,05.

Wyniki i dyskusja

Na RYS. 1 zaprezentowano mikrostruktury badanego stopu
wykonanego dwiema metodami oraz z rézng zawartoscig ztomu
poprodukcyjnego. Obserwacje przekrojow badanych elemen-
téw, wykonanych zaréwno metodg odsrodkowa jak i proznio-
wo-cisnieniowg, wskazujg na charakterystyczng strukture od-
lewnicza z kierunkiem krystalizacji od zewnetrznej powierzchni
wyrobu z zakonczeniem krystalizacji w centrum wlewka. Wyraz-
nie uwidoczniona jest rowniez dendrytyczna budowa odlewu.

_i00um__

Cylindrical castings with dimensions of: diameter 5 mm,
height 8 mm, were made using single cast. Tested mate-
rial contained respectively 0, 50 and 100% of new alloy.
Ceramic molds to produce the castings were made by
lost wax models method using the universal ceramic body
WiroFine (Bego). Castings were made by induction cen-
trifugal casting ROTOCAST (Roko Dental Equipment) and
vacuum-pressure casting Nautilius (Bego). After removal
of the ceramic shell and cut-off the elements of the gating
system samples were sand blasted. The entire process of
the manufacture was carried out in prosthetic lab in accord-
ance with the procedures applicable to the manufacture
of partial denture framework.

Microstructure of tested alloys was observed using
optical microscope Nikon MA 200 as well as the scanning
electron microscopy Ultra Plus (Zeiss) equipped with EDX
analysis (Bruker). Quantitative analysis of microstructure
was made using the ImagePro Plus software (Media Cy-
bernetics). To evaluate the stereology there were used
the ratio of precipitations area; parameters describing
the size were area and mean diameter of precipitation
and the shape of precipitation was described by ratio of
min/max diameter. There were analyzed 5 regions of area
0.12 mm? each on 3 samples of every alloy. The statisti-
cal evaluation of the results was made at the significance
level a = 0.05.

Results and Discussions

Microstructures of tested alloy made of two casting
methods and with varying content of post-production
scrap were presented in FIG. 1. Observation of cross sec-
tions of tested samples made by both methods (induction
centrifugal casting and vacuum-pressure casting) show
specific structure of cast with the direction of crystal-
lization from the external surface of the product with the
completion of the crystallization in the center of the ingot.
A dendritic structure of the cast is also clearly visible.

_io0um__

RYS. 1. Obrazy mikrostruktury badanego stopu: odlewy wykonane metoda odsrodkowa zawierajace odpowied-
nio: 0% (a), 50% (b), 100% (c) stopu fabrycznego; odlewy wykonane metoda prézniowo-cisnieniowa zawierajace
odpowiednio: 0% (d), 50% (e), 100% (f) stopu fabrycznego.

FIG. 1. Images of the microstructure of the tested alloy: castings made by centrifugal casting method, contain-
ing respectively: 0% (a), 50% (b) 100% (c) of ready-made alloy, castings made by the vacuum - pressure casting
method containing respectively: 0% (d), 50% (e), 100% (f) of ready-made alloy.
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RYS. 2. Porowatos¢ w mikrostrukturze badanego stopu: (a) odlew wykonany metoda odsrodkowa; (b) odlew

wykonany metoda prézniowo-cisnieniowa.

FIG. 2. Porosity in the microstructure of tested alloy: (a) made by centrifugal casting method; (b) made by the

method of vacuum - pressure.

Cr-KA
Map data \ CrKA
MAG: 5000 x HV: 20.0 kV WD: 9.4 m

Si-KA Mo-LA
: 9.1

MAG: 5000 x HV: 20,0 kV WD: 9.1 mm MAG: 5000 x HV: 20,0 kV WD:

MAG: 5000 x HV: 20.0 k¥ WD: 8.1 mm

Nb-LA
MAG: 6000 x HV: 20,0 kV WD: 9,1 mm

RYS. 3. Obrazy rozkladu pierwiastkow w osnowie i wydzieleniach w odlewie zawierajacym 0% stopu fabrycznego

wykonanego metoda odsrodkowa.

FIG. 3. Maps of elements distribution in matrix and precipitations in the cast containing 0% of new alloy, made

by centrifugal casting method.

Pory i rzadzizny obserwowane sg gtéwnie w centralnej
czesci elementow i wystepujg na poziomie mikrostruktury,
szczegolnie w przestrzeniach miedzy dendrytami - RYS. 2.
Jest to potwierdzeniem wysokiej jakosci odlewniczej ba-
danego materiatu. Nie stwierdzono wptywu ilosci materiatu
z recyklingu oraz sposobu odlewania na ilos¢, wielkos¢
i morfologie porow.

Z powodu niewielkich wymiaréw elementéw predkosé
chtodzenia stopu byta dos¢ duza, zwiekszona dodatkowo
w metodzie odsrodkowej przez ruch formy. W zwigzku
z tym struktury uzyskane w procesie wytwarzania réznig
sie od struktur uktadu réwnowagi opisanych w [15,16].
Strukture stopdéw, dla obu zastosowanych metod odlewania,
stanowi osnowa roztworu Ni-Cr-Mo z wydzieleniami faz
miedzymetalicznych i wydzielen bogatych w Mo, Nb i Si
przy niezmienionej w stosunku do osnowy zawartosci Fe
i Ta i znacznie zmniejszonej zawartosci Ni i Cr (RYS. 3).

Porosity and shrinkage porosity are observed mainly in
the central part of the elements and occur at the level of
microstructure, particularly in the spaces between dendrites
(FIG. 2). This is a confirmation of very good casting prop-
erties of the material tested. The effect of the amount of
recycled material and the method of casting for the quantity,
size and morphology of porosity was not observed.

Due to the small dimensions of specimens the speed of
cooling was quite high, increased additionally in centrifugal
method by movement of mold. Due to that, the obtained micro-
structures are different from the structures of the equilibrium
system described in [15,16]. The microstructure of alloys, for
both methods applied, is the Ni-Cr-Mo matrix with precipita-
tions of intermetallic phases and other compounds rich in Mo,
Nb, and Si, with not varying observed in contents of Fe and
Ta and significantly decreased content of Ni and Cr (FIG. 3).
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Tak silna segregacja pierwiastkéw moze powodowaé, jak
pisali autorzy Ameer M.A. i inni - inicjacje procesow korozyj-
nych [7]. Nie zaobserwowano réznic w rozktadzie pierwiast-
kéw w osnowie i wydzieleniach miedzydendrytycznych dla
obu przedstawionych metod odlewania i réznej zawartosci
ztomu poprodukcyjnego, a przyktadowe wyniki oznaczen
rozktadu pierwiastkow, wykonane dla metody odsrodkowe;j,
zamieszczono na RYS. 3.

Réznice w sktadzie chemicznym odlewdw nie wykazujg
istotnosci statystycznej. Obserwuje sie zalezno$¢é morfolo-
gii, ilosci i wielkosci wydzielen i od zastosowanej metody
odlewania, a w przypadku metody prézniowo-cisnieniowej
réwniez bardzo silnie zaznacza sie wptyw zawartosci mate-
riatu z recyklingu (TABELA 1). Budowa wydzieleh dla metody
odsrodkowej ma charakter blokowy (RYS. 2a, 3) natomiast
dla metody prézniowo-cisnieniowej — pasmowy (RYS. 2b).
Wptyw metody odlewania na mikrostrukture stopéw niklu
opisano rowniez w pracach [17,18]. Obie prace wskazujg na
obecnos¢ wydzielen miedzydendrytycznych zawierajacych
Cri Mo dla obu zastosowanych metod odlewania. Jednakze
w niniejszych badaniach stwierdzono zmniejszong ilo$¢
chromu w wydzieleniach. W pracy [17] wykazano, iz technika
wypetnienia formy odlewniczej nie ma znaczacego wptywu
na budowe wydzielen, dla obu metod autorzy obserwowali
wydzielenia pasmowe. Rozbieznosci w uzyskiwanych
wynikach moga by¢ rezultatem réznic w temperaturze
zalewania oraz réznic w skladzie chemicznym i strukturze
materiatu wyjsciowego. Autorzy kontynuujg badania w celu
potwierdzenia tej tezy.

llos¢ wydzielen w przypadku metody odsrodkowej
nie wykazuje istotnej statystycznie zaleznosci od ilosci
materiatu z recyklingu. Obserwuje sie matg ilos¢ wy-
dzielen (ok. 5%) o niewielkich rozmiarach (powierzchnia
ok. 30 um?, $rednia $rednica ok. 5 um). W przypadku
metody prézniowo-cisnieniowej ilos¢ wydzielen maleje
wraz ze zmniejszeniem udziatu materiatu z recyklin-
gu, przy czym jest to réznica istotna statystycznie.

Such strong segregation of elements may initiate corrosion
processes [7]. Differences in the distribution of elements in
the matrix as well as in the interdendritic precipitates, for
both used casting methods and various content of post-
production scrap, were not noticed. Representative results
of the element distribution, made for the centrifugal method
are given in FIG. 3.

Differences in the chemical composition of castings do
not show statistical significance. There is observed a de-
pendence of morphology, size and quantity of precipitations
and the casting method used. In the case of the vacuum-
pressure casting method there was also noted very strong
influence of the content of recycled material on precipitations
morphology (TABLE 1). In the centrifugal method precipita-
tions were formed in block shape (FIG. 2a, 3) and in the
vacuum-pressure method — in shape of band (FIG. 2b).
Effect of casting methods on microstructure of nickel alloys is
described also in works [17 and 18]. Both works indicate the
presence of interdendritic precipitations containing Cr and
Mo for both casting methods used. However, these studies
have found reduced amount of chromium in precipitations.
Work [17] showed that the casting method had no significant
impact on precipitations formation. Divergence in results
may be due to differences in temperature of melted metal
and/or in chemical composition of the starting material and
the presence of refractory compounds. The authors continue
the study in order to confirm this thesis.

The amount of precipitations in the case of alloy produced
by centrifugal method showed no statistically significant
correlation on the quantity of the recycled material. There
is a small amount of precipitations (approximately 5%) of
the small sizes (area approx. 30 ym?, the mean diameter
of 5 ym). In the vacuum-pressure method the amount of
precipitates decreases with reducing of content of the recy-
cled material, and this difference is statistically significant.

TABELA 1. Parametry mikrostruktury uzyskane z analizy obrazu.
TABLE 1. Parameters of microstructure obtained from image analysis.

Stosunek
max/min.
Srednicy

Powie-

¥ Srednica
rzchnia

Diameter

Area
[um?]

Ratio of
max/min
diameter

[um]

powierzchni
wydzielen
Ratio of
precip. area

Udziat Stosunek
max/min.

Srednicy

. Udziat %
Srednica wydzielen
Diameter % ratio

Powie-
rzchnia
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[%]

Area
[um?]

Ratio of
max/min
diameter

[um]

of precip.

area

metoda odsrodkowa, 0% metoda prézniowo-cisnieniowa, 0%
centrifugal method, 0% vacuum pressure method, 0%
Srednia / Mean 27.27 1.98 5.61 511 93.45 2.27 9.03 21.01
Odch. std. / Std.dev. 39.60 1.01 4.86 0.34 217.35 1.11 10.49 1.85
R .5 27 +0.14 +0.65 +0.29 126269 | $0.135 | +1.27 +1.62
Conf. interval
metoda odsrodkowa, 50% metoda prozniowo-cisnieniowa, 50%
centrifugal method, 50% vacuum pressure method, 50% L (D
Srednia / Mean 18.09 2.21 4.91 4.59 30.42 2.29 5.69 14.72 O |
QOdch. std. / Std. dev. 37.38 1.63 6.94 0.32 48.14 1.18 4.87 0.41 <
Przedz. ufn. a=0.05 |, o7 £0.18 £0.79 £0.28 +397 | %009 | 040 | +0.36 O —
Conf. interval - m
metoda odsrodkowa, 100% metoda prézniowo-cisnieniowa, 100% _
centrifugal method, 100% vacuum pressure method, 100% o LIJ
Srednia / Mean 37.18 1.89 6.79 5.27 32.47 2.38 5.78 12.53 " I_
Odch. std. / Std.dev. 56.59 1.03 6.08 0.49 63.30 1.43 5.49 0.54 w
Przedz. uin. a=0.05 | g gq +0.16 +0.93 +0.43 +5.84 $013 | 20507 | 047 pa E
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Moze to wskazywaé na obecnos$é nierozpuszczonych, wy-

® e e o o o o gokotopliwych zwigzkéw (wegliki, tlenki, fazy miedzymeta-
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liczne), pozostatych z poprzednich proceséw wytwarzania,
ktore zwiekszajg rozmiary zarodkow krystalizacji. Dodatko-
wo wydtuzony czas chtodzenia (metoda prézniowo-cisnie-
niowa) sprzyja tworzeniu duzej ilosci wydzielen (ponad 12%)
o duzych rozmiarach (30+90 ym?) i nieznacznie wydtuzonym
ksztalcie w stosunku do metody odsrodkowej. Uzyskane
wyniki wykazujg duzy rozrzut warto$ci spowodowany duzym
zakresem wielko$ci powierzchni wydzielen, ktéry wynosit od
ok. 1 um? do nawet 500 pm?. Wieksza ilo$¢ wydzielen, zwtasz-
cza duzych rozmiarowo, moze przyczyniac sie do obnizenia
wiasciwosci wytrzymatosciowych i odpornosci korozyjne;j [7].

Whioski

Na podstawie przeprowadzonych badan i analiz sformu-
towano nastepujace wnioski:

1. Stop NiCrMo wykazuje niskg porowato$¢ na pozio-
mie mikrostruktury, nie stwierdzono wptywu ilosci materiatu
z recyklingu na ilo$¢, wielkos¢ i morfologie porowatosci
niezaleznie od metody wykonania.

2. Nie zaobserwowano réznic w rozktadzie pierwiast-
kéw w osnowie i wydzieleniach miedzydendrytycznych dla
obu przedstawionych metod odlewania i r6znej zawartosci
ztomu poprodukcyjnego.

3. Obserwuje sie zalezno$¢ morfologii, ilosci wydzie-
len iich wielko$ci od metody odlewania stopu, a w przypadku
metody prézniowo-cisnieniowej bardzo silnie zaznacza sie
wplyw zawartosci materiatu z recyklingu. W zwigzku z tym
korzystne jest stosowanie metody odsrodkowej odlewania
przy stosowaniu dodatku ztomu poprodukcyjnego.

Podziekowania

Badania naukowe realizowane w powyzszej pracy zostaty
sfinansowane przez Narodowe Centrum Nauki ramach pro-
Jjektu badawczego ,Preludium” nr 2011/01/N/ST8/07774.
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This may indicate the presence of undissolved, refractory
compounds (carbides, oxides, intermetallic phases) remain-
ing from previous manufacturing processes that increase
the size of the crystal nuclei. In addition, prolonged cool-
ing (the vacuum-pressure method) favors the creation of
a large number of precipitations (over 12%) of large sizes
(area range of 30+90 um?) and slightly elongated shape in
relation to the centrifugal method. The results show a large
scatter of values due to the large size range of surface pre-
cipitates, which ranged from about 1 pm? to even 500 pm?2.
The greater amount of precipitations, especially large-sized,
can contribute to a reduction in strength properties and cor-
rosion resistance [7].

Conclusions

On the basis of the research and analyses, the following
conclusions were formulated:

1. NiCrMo alloy showed low porosity at the level of
microstructure; there was no impact observed of the amount
of recycled material on the quantity, size and morphology
of pores, regardless of the casting method.

2. There were observed no differences in the dis-
tribution of elements in the matrix and in precipitations for
both casting methods and different post-production scrap
content.

3. There is a dependence of morphology, the amount
of precipitations and their size from casting method, and,
in the case of the vacuum-pressure method, there is a very
strong influence of the content of recycled material. Accord-
ing to this it is beneficial application of centrifugal method in
castings containing post-production scrap.
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Streszczenie

W prezentowanej pracy przedstawiono wyniki ba-
dan skfadu fazowego, chemicznego oraz morfologii
podstawowych proszkéw porcelany niskotopliwej
firmy Duceratin Kiss Degudent firmy DeguDent,
przeznaczonej do licowania szkieletow z tytanu
i stopow tytanowo-niobowych oraz porcelany Initial Ti
(Ti/Entrance Kit) firmy GC, stosowanej wytgcznie do
uzupetnien na podbudowie z tytanu.

W pracy przedstawiono analize porébwnawczg
sktadu chemicznego oraz morfologii podstawowych
proszkéw wchodzacych w sktad w/w porcelan den-
tystycznych. W badaniach zastosowano dyfrakcje
rentgenowskag (XRD) oraz mikroskopie skaningowg
wraz z mikroanalizg (SEM/EDS).

Badania stomatologicznej porcelany niskotopliwej
réznych producentéw wykazaty, ze sktad podsta-
wowych proszkow bazuje na krzemianach i glino-
krzemianach sodowo-potasowych o do$¢ niskim
stopniu krystalicznosci. Obecno$¢ faz krystalicznych
stwierdzono tylko dla proszkéw Opaque zaréwno
w porcelanie niskotopliwej Duceratin, jak i Initial Ti.
Dla porcelany Duceratin fazy krystaliczne wystepuja
w postaci tlenku ceru, a dla porcelany Initial Ti jako
tlenek cyny. Ponadto w obu proszkach na podstawie
analizy rentgenograficznej stwierdzono wystepowanie
tlenkéw ZrO, lub TiO,. Badania morfologii wykazaty
duze zréznicowanie wielkoSci ziaren w poszczegol-
nych proszkach porcelanowych. Najwieksze, pojedyn-
cze ziarna > 70 um zaobserwowano w proszku Opa-
qus Dentin (OD-A3) Initial Ti, a najmniejsze < 10 um
w proszku Opaque Duceratian.

Stowa kluczowe: niskotopliwa porcelana dentystycz-
na, tytan, struktura, morfologia proszkéw

[Inzynieria Biomateriatow 121 (2013) 19-24]

Wprowadzenie

Leczenie protetyczne bazuje na metalach i ich stopach,
materiatach ceramicznych, tworzywach sztucznych oraz
materiatach kompozytowych. Materiaty te wykorzystywa-
ne sag przede wszystkim do protez, wszczepdw filarowych
oraz wypetnieh zebowych. R6znig sie one wlasciwosciami,
a najlepsze efekty daje ich taczenie. Najwieksza odpor-
no$¢ mechaniczng uzyskuje potaczenie metal-ceramika.

COMPARISON BETWEEN
LOW-MELTING PORCELAIN
USED IN TITANIUM
FRAMEWORKS IN DENTISTRY
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INSTITUTE FOR MATERIAL ENGINEERING
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Abstract

The study presents the results obtained during
examinations of phase and chemical composition and
morphology of basic powders of low-melting porcelain
Duceratin Kiss manufactured by DeguDent and Initial
Ti (Ti/Entrance Kit) manufactured by GC. Duceratin
is used for veneering of titanium frameworks and
titanium-niobium alloys. Initial Ti (Ti/Entrance Kit) is
dedicated exclusively to titanium-based fillings.

This study shows a comparative analysis of the
microstructure, chemical composition and morphology
of basic powders present in the above listed dentistry
porcelains. The study used the X-Ray Diffraction
(XRD) and scanning electron microscopy method with
microanalysis (SEM/EDS).

Characterization of the dental low-melting porce-
lain from different manufacturers revealed that the
basic composition of powders is based on sodium-
potassium silicates and aluminosilicates with conside-
rably low degree of crystallinity. Presence of crystalline
phases was found only for Opaque powder, both in
Duceratin porcelain and in Initial Ti. They performed
the role of opacifiers, such as cerium oxide in Duce-
ratin porcelain and tin oxide in Initial Ti. Furthermore,
both powders also contain ZrO, and TiO,. Addition
of such oxides improves opacity of porcelain layers.
The examinations of powder morphology revealed
high difference in grain size in individual porcelain
powders. The biggest individual grains (> 70 um) were
observed in the powder Opaqus Dentin (OD-A3) Initial
Ti, whereas the smallest grains (< 10 um) were found
in the powder Opaque Duceratin.

Keywords: low-melting dental porcelain, titanium,
structure, powders morphology

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 19-24]

Introduction

Prosthetic treatment procedures in dentistry are mainly
based on the use of metals and their alloys, ceramic materials,
plastics and composite materials. These materials are used
mainly for dentures, column implants and tooth fillings. They
differ in their properties while the best effects are produced
by combination of these materials. The highest mechanical
strength is obtained for combination of metals and ceramics.

19

BI® MATERIALS



20

BI® MATERIALS

Materiaty metaliczne petnig bardzo wazna role ze wzgledu
na zdolnos¢ do przenoszenia obcigzeh mechanicznych,
czyli przejmowana naprezen rozciggajacych oraz mo-
mentow zginajacych. Jedyng wadg jest korozja metali
w srodowisku $liny i ptynu tkankowego. Z kolei materiaty
ceramiczne cieszg sie duzym zainteresowaniem w prote-
tyce stomatologicznej ze wzgledu na biokompatybilno$¢,
wysokg odpornosc¢ korozyjng w ptynach ustrojowych, niskie
przewodnictwo cieplne, duzg wytrzymato$¢ mechaniczng
i dobre wtasciwosci estetyczne [1,2].

W technice dentystycznej szerokie zastosowanie znalazt
tytan. Jest to materiat biozgodny, a zarazem wytrzymaty na
obcigzenia, jakim podlegajg korzenie naturalnych zebdw.
Do najwazniejszych cech tytanu nalezg: wysoka wytrzyma-
to$¢ mechaniczna, mata gestosc oraz niski modut Younga.
Tytan i jego stopy, zwtaszcza nowej generacji, sg biointe-
gralne i bioaktywne. Zdolnos¢ tytanu do taczenia z tkankg
kostng jest wykorzystywana w stomatologii do implantéw
zebowych gtéwnie jako naktady i wkiady, szkielety protez
czesciowych, mezo- i suprastruktury konstrukcji wszcze-
powych, korony i mosty licowane oraz korony teleskopowe
z utwardzang powierzchnig [3].

Najlepszym materiatem licujgcym konstrukcje metalowe
w stomatologii jest porcelana dentystyczna. Ze wzgledu
na zakres temperatur wypalania na podtozu metalowym
podzielona zostata na: niskotopliwg (871-1066°C), srednio-
topliwg (1093-1260°C), wysokotopliwg (1288-1371°C) [4].
Najnowsze gatunki porcelany majg jeszcze nizszy zakres
temperatur wypalania: 700-850°C i nazywane sa ultra nisko-
topliwymi [5]. Potaczenie tytanu z porcelang dentystyczng
jest mozliwe dzieki temu, Ze oba biomateriaty sg catkowicie
obojetne. Umozliwia to sporzadzanie catkowitych lub czes-
ciowych protez dla pacjentéw uczulonych badz wrazliwych
na tworzywa sztuczne i metale. Konstrukcje tytanowe
sq pokrywane ultra niskotopliwg porcelang dentystyczng
uzyskujac wymagane wtasciwosci wytrzymatosciowe oraz
estetyczne [6,7].

Celem pracy byta analiza poréwnawcza mikrostruktury,
sktadu chemicznego oraz morfologii proszkéw wchodzacych
w sktad niskotopliwej porcelany dentystycznej przeznaczo-
nej do potaczen wykonanych z tytanu i ze stopow tytano-
wych. W badaniach zastosowano porcelane niskotopliwg
Duceratin Kiss firmy DeguDent oraz Ti/Entrance Kit (Initial Ti)
firmy GC.

Materiaty i Metody

W pracy wykorzystano dwa zestawy faz proszkowych
porcelany niskotopliwej:

- Duceratin Kiss firmy DeguDent podstawowe proszki:
Opaque (OA 3), Dentin (DA 3), Bond.

- Initial Ti Ti/Entrance Kit) firmy GC proszki: Opaque
(O-A3), Opaqus Dentin (OD-A3), Dentin (D-A3).

Sktad fazowy wybranych proszkéw zbadano metodag
dyfrakcji rentgenowskiej (XRD). Zastosowano dyfraktometr
rentgenowski X-RAY DIFFRACTION SYSTEM SEIFERT
XRD 3003 z lampa kobaltowg w zakresie kata 26 20°-100°.
Badania morfologii podstawowych proszkéw porcelan i ich
analizy chemiczne w mikroobszarach przeprowadzono
na elektronowym mikroskopie skaningowym JSM 6610LV
firmy Jeol z przystawka EDS. Proszki nanoszono na ta-
$me przewodzacg i napylano weglem grafitowym. Analize
geometryczng wielkosci czastek (Srednica) proszkéw prze-
prowadzono z zastosowaniem oprogramowania do analizy
obrazu Image Pro Plus3.

Metallic materials perform an important role due to their
ability of transferring mechanical load i.e. overtaking tensile
stresses and bending moments. Their only drawback is
corrosion in the environment of saliva and tissue fluids. As
for ceramic materials, they have attracted much interest in
prosthodontics due to their biocompatibility, high resistance
to corrosion in body fluids, low thermal conductivity, high
mechanical strength and good aesthetic properties [1,2].

Titanium is among the most commonly used materials in
dentistry. This material is biocompatible and exhibits high
strength, suitable for the load the roots of natural teeth are
exposed to. The most important characteristics of titanium
are: low weight, high mechanical strength, low density and
low Young’s modulus. Titanium and its alloys, with particular
focus on new-generation alloys, are biointegral and bioac-
tive. Titanium’s capability of integration with bone tissue is
used in dental implants, primarily as inlays, onlays, frame-
works of partial dentures, meso- and suprastructures of
implants, dental crowns and veneered bridges and telescope
crowns with hardened surface [3].

The best veneering material for metal frameworks in
dentistry is dental porcelain. In general, dental ceramics may
be divided into low-melting (871 to 1066°C), medium-melting
(1093 to 1260°C) and high-melting (1288 to 1371°C) [4].
The most recent porcelain grades exhibit even lower range
of temperature of burning i.e. 700 to 850°C and are named
ultra-low-melting [5]. Connection of titanium and dental
porcelain is possible because both biomaterials are entirely
neutral. This allows for preparation of total or partial dentures
for patients who are allergic to or sensitive to plastics and
metals. Titanium frameworks are covered with ultra-low-
melting dental porcelain and obtain the required strength
and aesthetic properties [6,7].

The aim of the study was comparative analysis of the
microstructure, chemical composition and morphology
of basic powders contained in low-melting porcelain for
titanium and titanium alloy frameworks used in dentistry.
Low-melting porcelain Duceratin Kiss manufactured by
DeguDent and Initial Ti (Ti/Entrance Kit) manufactured
by GC were used in the study.

Material and Methods

The study used two sets of basic powders of low-melt-
ing porcelain:

- Duceratin Kiss by DeguDent, with basic powders:
Opaque (OA 3), Dentin (DA 3), Bond.

- Initial Ti (Ti/Entrance Kit) by GC, with powders: Opaque
(O-A3), Opaqus Dentin (OD-A3), Dentin (D-A3).

Phase composition of the selected powders was analysed
by means of X-ray diffraction (XRD). X-RAY DIFFRACTION
SYSTEM SEIFERT XRD 3003 with cobalt lamp and 26 angle
of 20° to 100° was used in the study. Morphology of basic
powders of porcelain and chemical analyses of these pow-
ders were carried out using scanning electron microscope
JSM 6610LV (Jeol) with an EDS device. Powders were
applied on the conducting tape and sputter-coated with
graphite carbon. The geometrical analysis of particle size
powder was realized with Image Plus software.



Wyniki badan i dyskusja

Wyniki analizy rentgenograficznej dla wybranych, podsta-
wowych proszkdw porcelan niskotopliwych Duceratin oraz
Initial Ti przedstawiono odpowiednio na RYS. 1 2.

Na podstawie wynikéw badan rentgenowskich niskotopli-
wej porcelany Duceratin stwierdzono, ze wszystkie proszki
charakteryzujg sie podniesieniem tta w zakresie katowym
20-35 26, co $wiadczy o obecnosci krzemianowej i glinokrze-
mianowej fazy amorficznej. Proszki Dentin (DA 3) i Bond nie
zawierajg faz krystalicznych. Tylko proszek Opaque (OA 3)
obok fazy amorficznej ujawnit obecnos¢ faz krystalicznych,
gtéwnie w postaci tlenkow: CeO,, ZrO, i TiO,.

Results and Discussion

The results of X-ray analysis for selected basic powders
of low-melting porcelains Duceratin and Initial Ti are pre-
sented in FIGs 1 and 2, respectively.

The results obtained from the X-ray analysis for low-melt-
ing porcelain Duceratin showed that all the powders are char-
acterized by elevated background in the angular range of 20
to 35 20, which suggests presence of silicate and aluminosili-
cate amorphous phase. Dentin (DA 3) and Bond Powders do
not contain crystalline phases. Apart from amorphous phase,
only Opaque (OA 3) powder revealed presence of crystalline
phases (mainly in the form of oxides CeO,, ZrO, and TiO,).
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RYS. 1. Dyfraktogramy rentgenowskie prosz-
kow dla porcelany Duceratin: a) Opaque (OA 3),
b) Dentin (DA 3), c) Bond.

FIG. 1. X-ray patterns of the powders Duceratin
porcelain: a) Opaque (OA 3), b) Dentin (DA 3),
c) Bond.
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RYS. 2. Dyfraktogramy rentgenowskie proszkéw
dla porcelany Initial Ti: a) Opaque, b) Opaqus
Dentin (OD-A3), c) Dentine (D-A3).

FIG. 2. X-ray patterns of the powders Initial Ti
porcelain: a) Opaque, b) Opaqus Dentin (OD-A3),
c) Dentine (D-A3).

Electron Image 1

RYS. 3. Morfologia proszkéw porcelany niskotopliwej Duceratin: a) Opaque (OA 3), b) Dentin (DA 3), c) Bond.
FIG. 3. Morphology of powders of low-melting porcelain Duceratin: a) Opaque (OA 3), b) Dentin (DA 3), c) Bond.

21

RYS. 4. Morfologia proszkéw porcelany niskotopliwej Initial Ti: a) Opaque, b) Opaqus Dentin (OD-A3), c) Dentin (D-A3).
FIG. 4. Morphology of powders of low-melting porcelain Initial Ti: a) Opaque, b) Opaqus Dentin (OD-A3), c) Dentine (D-A3).
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W przypadku porcelany niskotopliwej Initial Ti analiza

® o o o o o o rentgenograficzna, podobnie jak dla proszkdéw Duceratin
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wykazata obecnos$¢ fazy amorficznej we wszystkich prosz-
kach (widoczne podwyzszenie tta w zakresie 20-35 26).
Dla proszku Opaque Initial Ti stwierdzono obecnos¢ reflekséw
pochodzacych odfazkrystalicznychtakichjak: SnO,, ZrO,i TiO.,.

Charakterystyczne podniesienie tla w przypadku obecno-
$ci fazy amorficznej dla proszku Opaque zaréwno porcelany
Duceratin oraz Initial Ti jest mniej wyrazne niz dla pozostatych
proszkow, co $wiadczy o wiekszym udziale faz krystalicznych.

Przeprowadzone badania morfologii proszkéw porcelany
niskotopliwej Duceratin wykazaty, iz proszki: Opaque (OA 3)
oraz Dentin (DA 3) sktadajg sie z duzej ilosci ziaren o wiel-
kosci 2-10 ym oraz ziaren w zakresie 20-30 um (RYS. 3a,b).
Natomiast proszek Bond stanowig gtéwnie ziarna nieprze-
kraczajgce 10 pym, oraz nieliczne duze ziarna o wielkosci
40 um (RYS. 3c.).

Analiza morfologii ziaren proszku Opaque Initial Ti wyka-
zata zawarto$¢ gtownie ziaren srednich od 10 um do 35 um
(RYS. 4a). Dla proszku Opaqus Dentin (OD-A3) zaobserwo-
wano ziarna duze o nieregularnych ksztattach, a ich wielko$¢
dochodzi nawet do 60 um (RYS. 4b). Z kolei dla proszku
Dentin (DA-3) (RYS. 4c) stwierdzono obecnos¢ ziaren o naj-
wiekszym zréznicowaniu wielkosci od 1 ym — ziarna bardzo
drobne, 10 ym — ziarna drobne, do 50 ym — ziarna grube.

As for low-melting Ti/Entrance Kit (Initial Ti) porcelain by
GC, X-ray analysis showed presence of amorphous phase
in all the powders, similar as it was in the case of Duceratin
(noticeable elevation of background in the range of 20 to
35 20). Presence of reflexes from crystalline phases was
observed for Opaque Initial Ti powder. The phases included
Sn0,, ZrO, and TiO,.

The characteristic background elevation in the presence
of amorphous phase for Opaque powder, both Initial Ti and
by Duceratin is less noticeable than in other powders, which
confirms higher contribution of crystalline phases.

Analysis of morphology of the powders of low-melting
porcelain Duceratin showed that the powders Opaque (OA 3)
and Dentin (DA 3) contain high number of grains with size
of 2 to 10 pm and 20 to 30 um (FIG. 3a,b). Bond powder
contains grains which do not exceed 10 ym and insignifi-
cantly huge grains with size ~ 40 um (FIG. 3c).

Analysis of morphology for Opaque Initial Ti revealed the
content of mainly middle-sized grains from 10 pm to 35 um
(FIG. 4a). Big grains with irregular shapes were observed for
the powder Opaqus Dentin (OD-A3), with their size reach-
ing even 60 um (FIG. 4b). As for the powder Dentin (DA-3)
(FIG. 4c), presence of grain with the highest difference from
1 um (very fine grain), 10 um (fine grain) to 50 um (coarse
grain) was found.
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RYS. 5. Widma EDS wraz z analiza z mikroobszaru
dla proszkéw porcelany niskotopliwej Duceratin:
a) Opaque (OA 3), b) Dentin (D-A3), c) Bond.
FIG.5. EDS spectraand microanalyses of powders of
low-melting porcelain Duceratin: a) Opaque (OA 3),
b) Dentin (D-A3), c) Bond.

RYS. 6. Widma EDS wraz z analiza z mikroobszaru
dla proszkow porcelany niskotopliwej Initial Ti: a)
Opaque, b) Opaqus Dentin (OD-A3),c) Dentin (D-A3).
FIG. 6. EDS spectra and microanalyses of pow-
ders of low-melting porcelain Initial Ti: a) Opaque,
b) Opaqus Dentin (OD-A3), c) Dentin (D-A3).
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RYS. 7. Histogramy srednicy ziaren proszkéw porcelany niskotopliwej Duceratin (Statistica 10).
FIG. 7. The particle diameter histogram of the powders Duceratin porcelain (Statistica 10).
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RYS. 8. Histogramy srednicy ziaren proszkéw porcelany niskotopliwej Initial Ti (Statistica 10).
FIG. 8. The particle diameter histogram of the powders Initial Ti porcelain (Statistica 10).

TABELA 1. Wielkosci ziaren proszkow analizowanych porcelan (oprogramowanie Image Pro Plus3).
TABLE 1. The particle diameter of the porcelain powders calculated with Image Pro Plus3 software.

Wielko$¢ czastek Analizowane proszki / Powders analysis

Size of particle Duceratin Initial Ti
[m} Opease  Denin(0A3)  Bond Opaque  OPagus Denfin  Deriin
Min. 0.50 1.07 1.04 1.01 3.37 1.56
Imax. 28.69 28.96 41.17 30.59 51.98 4357 |
| Srednia / Mean 3.38 5.32 3.87 6.70 11.47 7.25 |
lodch. stand. / SD 2.97 4.38 4.81 4.42 8.28 6.60 |

Wykonane mikroanalizy dla badanych proszkéw wyka-
zaty podobny sktad. Gtéwny sktadnik stanowia: krzem, glin,
s6d, potas (RYS. 5). Dodatkowo we wszystkich proszkach
porcelany Initial Ti stwierdzono obecnos¢ wapnia (RYS. 6).
Dla proszkéw Opaque wyniki mikroanaliz potwierdzity za-
wartos¢ tlenkéw zmetniajacych w postaci tlenku ceru dla
porcelany Duceratin (RYS. 5a) i tlenku cyny dla porcelany
Initial Ti (RYS. 6a).

Wyniki obserwacji skaningowych wykorzystano do okre-
Slenia wielkosci czastek analizowanych proszkéw porcelany
stosujac komputerowg analize obrazu z oprogramowaniem
Image Pro Plus3. Uzyskane wyniki przedstawiono na
RYS. 7 i 8 oraz w TABELI 1.

Na podstawie uzyskanych wynikéw analizy obrazu
skorelowano wyniki z danymi uzyskanymi na podstawie
obserwacji mikroskopowych. Analiza poréwnawcza prosz-
kéw porcelan niskotopliwych firmy: Duceratin i Initial Ti
wykazata, ze proszki Initial Ti charakteryzujg sie wiekszymi
rozmiarami czastek, zarowno proszek Opaque jak rowniez
Dentin. Najwiekszy rozmiar czastek okreslono dla proszku
Opaque Dentin firmy Initial Ti — powyzej 50 ym, natomiast

The chemical microanalyses for powders of both por-
celains exhibited their similar composition. The main com-
ponent is silicone, aluminum, sodium, potassium (FIG. 5).
The powders of porcelain Initial Ti also showed presence of
calcium (FIG. 6). Furthermore, Opaque powders revealed
the content of opacifying oxides in the form of cerium oxide
in Duceratin porcelain (FIG. 5a) and tin oxide in porcelain
Initial Ti (FIG. 6a).

SEM observation results were used to determine particle
size of porcelain powders analyzed using software Image
Pro Plus3. The results are shown in FIGs 7, 8 and TABLE 1.

The results obtained from image analysis were correlated
with the data obtained on the basis of microscopic observa-
tion. A comparative analysis of the low-melting porcelain
powders: Duceratin and Initial Ti, showed that the Initial Ti
powders have a larger particle size, both powders Opaque
and Dentin. The largest particle size was determined for the
powder Opaque Dentin of Initial Ti - greater than 50 microns,
while the smallest particles of the powder contains Opaque
Duceratin - determined on the basis of two methods (SEM
and image analysis).

. . . . . L
najdrobniejsze czastki zawiera proszek Opaque Duceratin,
okreslone na podstawie dwoch metod badawczych (SEM =z E
i analiza obrazu). — .
(D >
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Przeprowadzona analiza fazowa wraz z oceng morfologii

® o o o o o o proszkow pozwala na lepsze poznanie i zrozumienie zjawisk
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zachodzacych podczas napalania porcelany na podtoza tyta-
nowe. Uzyskane wyniki postuza do opracowania techniki ob-
rébki mechaniczno-chemicznej dla potaczen tytan-porcelana
dentystyczna. Na podstawie danych literaturowych wiadomo
bowiem, iz dodatek tlenkéw zmetniajacych (ceru, cyny) wply-
wa na wiasciwosci mechaniczne porcelany. Autorzy pracy
[10] wykazali, ze wraz ze wzrostem zawartosci SnO, wzrasta
twardos¢ porcelany, co wptywa na wytrzymatos¢ potgczenia
tytan-porcelana. Z kolei w pracy autorstwa XingXing Li i inni
[11] przedstawiono wptyw wielkosci czgstek na barwe i wa-
lory estetyczne porcelany niskotopliwej. Naukowcy zbadali
wplyw zawartosci 15% tlenku cyny o réznych wielkosciach
czgstek w zakresie 0,85-21 ym. Wykazali, ze wraz ze wzro-
stem zawartosci oraz wzrostem wielkosci ziaren uzyskuje sie
ciemniejsze i bardziej chromatyczne zabarwienie porcelany.

Podsumowanie

Analiza porébwnawcza stomatologicznej porcelany
niskotopliwej roznych producentow wykazata, ze sktad
podstawowych proszkéw bazuje na krzemianach i glinokrze-
mianach sodowo-potasowych niskim stopniu krystalicznosci.
Obecnos¢ faz krystalicznych stwierdzono tylko dla proszkow
Opaque zaréwno w porcelanie Duceratin oraz Initial Ti.
Dla porcelany Duceratin fazy krystaliczne wystepujg gtéwnie
w postaci tlenku ceru, dla porcelany Initial jako tlenek cyny.
Ponadto w obu proszkach, na podstawie analizy rentge-
nograficznej, stwierdzono obecnos¢ tlenkow ZrO, i TiO,.
Dodatek w/w tlenkéw petnigcych role zmetniaczy wplywa
korzystnie na pokrycie metalicznego podtoza (nieprzezier-
nos¢ warstw porcelany) [8,9].

Przeprowadzone badania morfologii oraz komputerowa
analiza obrazu proszkow wykazaty duze zréznicowanie wiel-
kosci ziaren w poszczegdlnych proszkach porcelanowych.
Najwieksze, pojedyncze ziarna > 50 ym zaobserwowano
w proszku Opaqus Dentin (OD-A3) Initial Ti, a najmniejsze
<1 ym w proszku Opaque Duceratian.

Znajomosc¢ sktadu fazowego oraz pierwiastkowego
porcelan niskotopliwych pozwala na wyjasnienie zjawisk
zachodzgcych podczas procesu wypalania podstawowych
proszkéw porcelanowych na podtozach tytanowych w kon-
strukcjach do uzupetnien dentystycznych. Ponadto moze
przyczynic¢ sie do uzyskania lepszej jakosci potgczen tytan-
porcelana w zastosowaniach stomatologicznych.
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The phase analysis carried out in the study and knowl-
edge about powder morphology gives an insight into the
phenomena that occur during fusion of porcelain to titanium
based material. The obtained results will be used to develop
techniques for mechanical and chemical treatment titanium-
dental porcelain bonding. The literature data show that
addition of tin/cerium oxides has an effect on mechanical
properties of porcelain. The author of the study [10] dem-
onstrated that the increase in SnO, content improves hard-
ness and affects strength of titanium-porcelain connection.
Furthermore, the study by XingXing Li et al. [11] evaluated
the effect of particle size on color and aesthetic values of low-
melting porcelain. The researchers examined the effect of tin
oxide (max. 15%) with different particle size within the range
of 0.85-21 um on porcelain properties. They demonstrated
that the increase in the content and particle size leads to
a darker and more chromatic porcelain color.

Conclusion

Comparative analysis of the dental low-melting porce-
lain from different manufacturers revealed that the basic
composition of the powders is based on sodium-potas-
sium silicates and aluminosilicates with considerably low
degree of crystallinity. Presence of crystalline phases was
found only for Opaque powder, both in Duceratin porcelain
and in Initial Ti. They perform the role of opacifiers, such
as cerium oxide in Duceratin porcelain and tin oxide in Ti/
Entrance Kit by GC. Furthermore, both powders also contain
ZrO, and TiO,. Addition of such oxides improves opacity of
porcelain layers. They constitute a coating for the metallic
background [8,9].

The examinations of powder morphology revealed high
difference in grain size of individual porcelain powders.
The biggest individual grains (> 50 um) were observed in
the powder Opaqus Dentin (OD-A3) Initial Ti, whereas the
smallest grains (< 1 um) were found in the powder Opaque
Duceratian.

Knowledge of phase composition and elemental composi-
tion of low-melting porcelains allows for better explanation
of the phenomena during the process of melting of basic
powders on metallic base in frameworks for dental pros-
theses. This might also contribute to better understanding
and improvement of the quality of titanium and porcelain
connections used in dentistry.
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Streszczenie

Badania biomateriatéw polimerowych i weglo-
wych prowadzone sq w celu doboru odpowiednich
materiatow konstrukcyjnych dla polskiej dyskowej
mechanicznej zastawki serca typu Moll. W obszarze
zainteresowania znalazty sie: polieteroeteroketon
(PEEK), PEEK utwardzony powierzchniowo warstwg
weglowg typu DLC oraz wegiel szklisty. Biomateriaty
zostaty poddane wybranym badaniom strukturalnym
(badaniom mikrotwardo$ci metodg Vickersa i poro-
watosci z wykorzystaniem analizatora Autosorb iQ)
oraz badaniom wtasnosci mechanicznych na stano-
wisku badan zmeczeniowych. Wtasnosci biozgodne
biomateriatbw oceniono wykorzystujgc nowoczesng
metode badan biologicznych biomateriatéw - badania
trombogennosci powierzchni wykonano na urzadzeniu
Impact-R, w testach dynamicznego kontaktu z krwig
w warunkach oddziatywania sit $cinajgcych.

Wyniki badan zmeczeniowych i oceny trombogen-
no$ci materiatéw polimerowych potwierdzity wtasciwe
zastosowanie materiatu PEEK w konstrukcji dysku
zastawki mechanicznej przeznaczonej do stosowania
krétkoterminowego (okofo 12 miesiecy) w pozaustrojo-
wej pulsacyjnej pompie mechanicznego wspomagania
serca. Zastosowanie utwardzajgcej powtoki weglowej
typu DLC na polimerze stanowi wiasciwy kierunek
prac majgcych na celu uzyskanie bardziej wytrzymatej
powierzchni dysku w kontakcie z tytanowym pierScie-
niem zastawek, co potwierdzity testy zmeczeniowe.
Przeprowadzone badania mikrotwardo$ci biomate-
riatbw wskazaty wysokg wytrzymato$c oraz twardos$c¢
opracowywanego wegla szklistego.

Stowa kluczowe: dysk mechanicznej zastawki serca,
biomateriaty, biozgodnos$¢, mechaniczne wspomaga-

nie serca

[Inzynieria Biomateriatéw 121 (2013) 25-32]
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Abstract

The polymeric and carbon biomaterials tests are
performed in order to select the proper constructional
materials for Polish mechanical tilting valve type Moll.
In the area of interests are: polyetheretherketone
(PEEK), PEEK with a DLC (diamond like carbon)
surface layer and glassy carbon. The biomaterials
were analyzed in selected structural tests (micro
hardness tests utilizing Vickers method and porosity
tests utilizing Autosorb iQ analyzer) and mechanical
properties investigation on the fatigue test stand.
Biocompatibility properties of biomaterials were eva-
luated utilizing new biological investigation method
— biomaterial surface thrombogenicity test performed
using Impact-R device, in the dynamic blood contact
conditions with shear stress impact.

The results of fatigue and thrombogenicity tests of
polymeric materials confirmed the proper PEEK use
in the mechanical valve disk construction dedicated
for short term application (approximately 12 months)
in the extracorporeal pulsatile ventricular heart assists
device. The hardened carbon type DLC surface layer
on the polymer is the appropriate direction of investi-
gation in order to obtain more durable disk surface
in the contact with titanium valve housing, what was
confirmed in fatigue tests. The micro hardness bio-
materials tests showed high strength and hardness
of investigated glassy carbon.

Keywords: mechanical heart valve disc, biomaterials,
biocompatibility, mechanical heart support

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 25-32]
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Niewydolnos¢ serca w ciggu ostatnich lat stanowi zna-
czacy i rosnacy problem wspotczesnej kardiologii. W grupie
pacjentow ze skrajng niewydolnoscia serca (IV NYHA) trans-
plantacja serca jest nadal ,,ztotym standardem” w leczeniu.
Ze wzgledu na ograniczong dostepnos$¢ narzgdéw mozliwo-
$ci medycyny transplantacyjnej sg ograniczone. Sytuacja ta
stymuluje rozwéj nauki w kierunku alternatywnych metod le-
czenia jakim sg miedzy innymi mechaniczne protezy serca[1].
Trwajgce juz ponad 20 lat prace w Pracowni Sztucznego
Serca w Zabrzu zaowocowaly powstaniem pozaustrojowych
pomp mechanicznego wspomagania serca. Stosowana
dotychczas w klinikach proteza POLVAD-MEV wyposazona
jest w komercyjne jednodyskowe zastawki przeznaczone do
stosowania w leczeniu wad zastawkowych. Majac na uwa-
dze, iz dostepne na rynku zastawki dyskowe nie do konca
sprawdzajg sie w konstrukcji pozaustrojowych pulsacyjnych
pomp wspomagania serca ze wzgledu na duze elementy
podtrzymujace dysk stojace w strudze przeptywajacej krwi,
zwiekszajgce ryzyko hemolizy i wykrzepiania, w ramach
projektu ,Polskie Sztuczne Serce” Instytut Maszyn Prze-
ptywowych Politechniki £6dzkiej opracowat innowacyjng
konstrukcje zastawek typu Moll. Nowa zastawka bazujgca
na projekcie prof. J. Molla (Moll J.J. patent USA 4.661.106,
1987; Moll J.J. patent USA 4.725.275, 1987) charakteryzuje
sie bardzo matymi i umiejscowionymi blisko pierscienia
zastawki elementami podtrzymujacymi dysk, dzieki cze-
mu strumieh krwi przeptywajacy przez zastawke nie jest
zaburzany [2]. Zastawka typu Moll jest przeznaczona do
stosowania w nowej pulsacyjnej pozaustrojowej pompie me-
chanicznego wspomagania serca typu ReligaHeart EXT [3].

Z uwagi na ryzyko powiktan zatorowo zakrzepowych
wystepujgcych podczas mechanicznego wspomagania
serca [4,5], niezwykle waznym aspektem konstrukcyjnym
zastawki jest dobo6r odpowiednich materiatéw na pierscien
i dysk zastawki. Podczas wieloletnich badan sprecyzowano
wymagania, jakimi powinny charakteryzowacé sie materiaty
stosowane w zastawkach mechanicznych: wywotywanie
mozliwie najmniejszych zaburzen czynnosciowych ele-
mentéw morfotycznych krwi oraz tkanki srédbtonkowej
otaczajgcej zastawke, odpornosé na zuzycie mechaniczne
i strukturalne, minimalizowanie zjawiska odktadania sie
zakrzepow, nieuleganie degradacji w srodowisku fizjologicz-
nym, nieabsorbowanie sktadnikow krwi ani nieuwalnianie
sktadnikow obcego pochodzenia do krwiobiegu, podatno$¢
na obrobke technologiczng (szczegdlnie sterylizacje za
pomocg odpowiednich procesow), wiasciwe wykonczenie
powierzchni [4].

W latach 1987-1989 prowadzono badania pierwszego
prototypu zastawki typu Moll, ktory sktadat sie z pierscienia
wykonanego ze stopu odlewniczego stelliti dysku wytworzo-
nego z wegla pirolitycznego w procesie pirolizy na rdzeniu
grafitowym. Ze wzgledu na dwczesne ograniczenia techno-
logiczne, badania prototypu wykazaty niskg wytrzymatosc
dysku na naprezenia zginajgce — warstwa wegla ulegata
pekaniu. W kolejnym prototypie dysk zastawki wytworzo-
no z poliacetalu (Delrin), jednak dtugoterminowe badania
zmeczeniowe wykazaty ograniczong odpornos¢ dysku na
cykliczne naprezenia ze strony elementéw podtrzymujgcych
dysk w pierscieniu — zaobserwowano wytarcia i wyszczer-
bienia dysku [2].

Baze do wyboru wiasciwego materiatu na dysk mecha-
nicznej zastawki serca stanowit przeglad literaturowy doty-
czacy materiatdw wykorzystywanych na pierscienie i dyski
mechanicznych zastawek serca stosowanych na $wiecie.

Introduction

In recent years cardiac insufficiency is a significant
and increasing problem of modern cardiology. The heart
transplantation is still a “gold standard” in the treatment
in a group of patients with end stage heart insufficiency
(IV NYHA). Due to the limited availability of organs the
capabilities of transplantation medicine are limited. The
situation stimulates development of the alternative treatment
methods, for example mechanical heart prostheses [1].
Lasting more than 20 years research works of the Atrtificial
Heart Laboratory in Zabrze resulted in creation of an extra-
corporeal heart assist pump. The POLVAD MEYV prosthesis
is equipped with commercial mono disc valves designated
to heart valve defect treatment. Taking into consideration
that the mechanical valves available on the market are not
the best option in the construction of extracorporeal pulsatile
ventricular assist devices because of the big upholding disc
elements crossing the blood stream, increasing the hemo-
lysis and thrombus risk, within the “Polish Atrtificial Heart”
project, the Institute of Turbo Machinery at the University
of Technology in Lodz developed an innovative Moll valve
construction. The new valve, based on the professor J. Moll
project (Moll J.J. patent USA4.661.106, 1987; Moll J.J. pat-
ent USA 4.725.275, 1987), is characterized by small and
located close to the valve housing upholding disc elements,
therefore the blood stream flowing through the valve is not
disturbed [2]. The Moll valve is dedicated to the construction
of a new pulsatile extracorporeal ventricular assist device
ReligaHeart EXT [3].

Due to embolism and thrombus complications dur-
ing mechanical heart support [4,5], extremely important
constructional valve aspect is to select proper materials
for valve housing and disc valve. During many years of
research the mechanical heart valve prosthesis materials
requirements were specified: causing minimal functional
disorders of blood cell and endothelial tissue surrounding
the valve, having mechanical and structural wear resistance,
minimizing blood cloths deposition, not degrading in the
physiological environment, not absorbing blood components
and not releasing foreign components to the blood stream,
being suitable for technological processing (especially for
sterilization using appropriate process), having appropriate
surface modification [4].

In 1987-1989 the first prototype of Moll valve examina-
tions were performed. The prototype consisted of Stellit
(casting alloy) ring and pyrolytic carbon disc developed in the
pyrolysis process on the graphite cord. Due to technological
limitations in those days, the prototype investigation shown
low disc resistance on the bend stress — the layer was bro-
ken. In the next prototype the valve disc was manufactured
from polyacetal (Delrin), but long term fatigue tests showed
limited disc resistance in the cycling stress of upholding disc
elements — the disc damages were observed [2].

The literature review of valve housings and discs mate-
rial construction applied worldwide was the basis of the
appropriate biomaterial selection. Currently the predomi-
nant material for valve housing is titanium (Medtronic Hall,
Sorin, Omniscience, Lillehei—Kaster, Ultracor Heart Valve,
Wada-Cutter, Cooley-Cutter, Beall-Surgitool), and for
the valve disc is Derlin (Bjork-Shiley Delrin, Kay-Shiley),
Teflon (Wada-Cutter), polyethylen (Chitra heart valve) and
pyrolitic carbon (Medtronic Hall, Sorin Carbocast, Omni-
carbon TM, Bjork-Shiley Aoritic Standard, Omniscience,
Lillehei-Kaster, Ultracor Heart Valve, Cooley-Cutter, Beall-
Surgitool) [6-8].



RYS. 1. a) Zastawka typu Moll z dyskiem z PEEK; b) zastawka typu Moll z dyskiem z PEEK pokrytym warstwa

DLC; c) wegiel szklisty.

FIG. 1. a) Moll valve with PEEK disc; b) Moll valve with PEEK+DLC disc; c) glassy carbon.

Materiatem dominujgcym na pierscien zastawek aktualnie
jest tytan (Medtronic Hall, Sorin Carbocast, Omniscience,
Lillehei-Kaster, Ultracor, Wada-Cutter, Cooley-Cutter,
Beall-Surgitool), a na dysk wykorzystywano Derlin (Bjork-
Shiley Delrin, Kay-Shiley), teflon (Wada-Cutter), polietylen
(Chitra) i najbardziej rozpowszechniony - wegiel pirolityczy
(Medtronic Hall, Sorin Carbocast, Omnicarbon, Bjork-
Shiley, Omniscience, Lillehei-Kaster, Ultracor, Cooley-
Cutter, Beall-Surgitool) [6-8].

W niniejszej pracy badaniom poddano trzy materiaty
opracowywane do potencjalnego zastosowania na dyski pol-
skich mechanicznych zastawek serca: polieteroeteroketon
(PEEK), PEEK utwardzony powierzchniowo warstwa weglo-
wa typu DLC (DLC - diamond like carbon) i wegiel szklisty.
Prototypy zastawek z dyskiem z polieteroeteroketonu
(PEEK) opracowano w ramach programu ,Polskie Sztucz-
ne Serce” - RYS. 1a. Z uwagi na fakt, iz dyski polimerowe
cechujg sie stabg odpornoscig na $cieranie [4] w kontakcie
z tytanowym pierscieniem, co stanowi istotng przeszkode do
zastosowania takiej zastawki w leczeniu dlugoterminowym,
dla zwiekszenia wytrzymatosci powierzchni polimerowego
dysku zastawki podjeto préby wytworzenia atrombogennej
warstwy powierzchniowej zwiekszajgcej jego odpornos¢ na
Scieranie. W ramach projektu rozwojowego pt. ,Opracowa-
nie typoszeregu dyskowych zastawek mechanicznych dla
pediatrycznych komér wspomagania serca”, opracowano
metode wytwarzania na powierzchni dyskow z PEEKu
warstwy wegla diamentopodobnego (DLC - diamond like
carbon) - RYS. 1b. Réwnolegle prowadzone sg prace nad
wytworzeniem dysku z wegla szklistego w ramach projektu
badawczego ,Weglowy dysk dla zastawki mechanicznej dla
polskich komér wspomagania serca”, w ktérym opracowano
metode wytwarzania dysku o wysokiej twardosci i niskiej
porowatosci z wegla szklistego (RYS. 1c).

Z uwagi na fakt, iz biochemiczna degradacja i mecha-
niczne zuzycie sa najwiekszymi problemami biomateriatow
konstrukcyjnych mechanicznych zastawek serca, a nawet
najmniejsze uszkodzenia powierzchni zastawki sprzyjaja
formowaniu sie skrzeplin [4], prace badawcze rozpoczeto
od wykonania badan wiasnosci mechanicznych i struktu-
ralnych oraz dokonania analizy potencjatu trombogennego
powierzchni wybranych rozwigzan materiatowych.

In this paper, three materials have been studied which
were developed for the potential use in a Polish mechani-
cal heart valve discs: polyetheretherketone (PEEK), PEEK
with a hardened carbon type DLC (diamond like carbon)
surface layer and glassy carbon. The valves prototypes with
polyetheretherketone (PEEK) disc were developed within
the “Polish Artificial Heart” project — FIG. 1a. Because of
the fact, that polymeric discs are characterized by low wear
resistance [4] in the contact with titanium housing which is
a significant obstacle to use such valve in long term treat-
ment, to increase the polymeric disc surface resistance the
athrombogenic surface layer was developed to improve the
disc wear resistance. Within the project “Development of me-
chanical valve series for pediatric ventricular assist device”
the diamond-like carbon layer (DLC) on PEEK discs surface
was developed - FIG. 1b. Simultaneously the research to
obtain a glassy carbon disc was carried on as a part of the
research project: “Mechanical valve carbon disc for Polish
ventricular assist device” in which production method was
developed to obtain the glass carbon valve disc character-
ized by high hardness and low porosity (FIG. 1c).

Due to the fact, the biochemical degradation and me-
chanical wear are the biggest problems of mechanical valves
constructional biomaterials and even the smallest valve
surface damage cause cloths formation [4], the research
works began from mechanical and structural properties
tests and evaluation of selected biomaterials surface
thrombogenicity.

Materials and methods

Tested materials

1. PEEK Optima LT 1® Invibio (analysis DSC (20°C/min.),
Tg=146°C, T.=292°C, T\,= 341°C; density 1,31 g/cc) — bio-
compatible polymer available to use in long term implants
(more than 30 days) [9];

2. PEEK Optima LT1® Invibio [9] with DLC layer devel-
oped utilizing the chemical vapor deposition in the plasma
method, microwave and radiofrequency assisted (MW/RF-
PACVD) [10];

3. Glassy carbon developed in 2 stages, in the first
stage, a mixture of furfural alcohol and catalyst, a solution of
4-toluensulfonic acid in ethanol are subjected to polym-
erization in an aluminum mold at temperature of 130°C.
So prepared solid material is removed from the mold and
is subjected to mechanical machining to achieve a proper
shape including contraction of this material occurring in the
second stage of the preparation of glassy carbon — carboni-
zation in an argon atmosphere up to 1000°C.
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Badane materiaty

1. PEEK Optima® Invibio (analiza DSC (20°C/min.),
Ts= 146°C, T, = 292°C, T,,= 341°C; gestos¢ 1,31 g/cc) -
biozgodny polimer przeznaczony do stosowania na implanty
dtugoterminowe (powyzej 30 dni) [9];

2. PEEK Optima® Invibio [9] z warstwg wegla dia-
mentopodobnego (DLC) wytworzong za pomocg metody
chemicznego osadzania z fazy gazowej w obszarze pla-
zmy wspomaganej czestotliwoscig mikrofalowg i radiowg
(MW/RFPACVD) [10];

3. Wegiel szklisty wytwarzany dwuetapowo, w pierwszym
etapie mieszanina alkoholu furfurylowego z katalizatorem
w postaci roztworu kwasu 4-tolueno-sulfonowego w etanolu
poddawana jest polimeryzacji w aluminiowych formach
w temperaturze do 130°C, nastepnie lity materiat usuwany
jest z form i poddawany obrébce mechanicznej do zada-
nego ksztattu z uwzglednieniem skurczliwosci wystepujacej
w wyniku drugiego etapu wytwarzania wegla szklistego
- karbonizacji w atmosferze argonu do 1000°C.

Badania wybranych wtasnosci strukturalnych
biomateriatow

Badania mikrotwardosci metodg Vickersa zostaty wyko-
nane z wykorzystaniem mikrotwardo$ciomerza DuraScan
50 firmy Struers. Pomiary przeprowadzono przy obcigzeniu
HV,0, (10 G) zaréwno dla probek polimerowych, jak i dla
prébek z materiatu weglowego. Wykonano po 10 pomiaréw
na zgtadach wzdtuznych i poprzecznych.

Probki z materialu weglowego poddano badaniom
porowatosci. Badania przeprowadzono z wykorzysta-
niem analizatora Autosorb iQ firmy Quantachrome wraz
z oprogramowaniem ASiQwin. Analizator postuzyt do po-
miaru adsorpcji i desorpcji na powierzchni ciata statego
z zastosowaniem okreslonej preznosci pary nasyconej
i statycznej préby objetosciowej. W przeprowadzonym
badaniu jako adsorbat zostat uzyty azot. Materiat przed
badaniem wstepnie osuszono, rozkruszono i umieszczono
w naczyniu pomiarowym. W pierwszej kolejnosci odgazowa-
no probki w temperaturze T = 200°C, a nastepnie wyznaczo-
no petng izoterme adsorpcji w temperaturze ciektego azotu
(T =-197°C). Na podstawie uzyskanych izoterm obliczono
powierzchnie wtasciwg probek metodg BET (Brunauer,
Emmett, Teller) oraz wyznaczono rozktad poréw metodq
BJH (Barrett, Joyner, Halenda).

Badania wybranych wtasnosci mechanicznych
biomateriatow

Dyski zastawek wykonane z PEEKu oraz PEEKu
z warstwg weglowg typu DLC poddano testom zmecze-
niowym na stanowisku laboratoryjnym. Dynamiczny test
zmeczeniowy polegat na ciagtej, cyklicznej pracy zastawki
z zamontowanym dyskiem, wymuszonej przez strumien
cieczy, o kontrolowanej amplitudzie ci$nienia oddziatywu-
jacej na dysk zastawki. Fala cisnienia w czesci hydrau-
licznej generowana byta przez system pneumatyczny,
w ktérym zastosowany zostat elektrozawér, sprzezony
membrang z czescig hydrauliczng. Caly uktad badawczy
zarzadzany byt przez dedykowany system kontrolno-
pomiarowy zbudowany na bazie wielofunkcyjnych kart
pomiarowych, komputera PC oraz oprogramowania steru-
jaco — pomiarowego napisanego w srodowisku LabVIEW.

Structural properties of biomaterials

The micro hardness examination by the Vickers method
with the utilization of a micro hardness analyzer DuraScan
50 (Struers) was done. The measurements were performed
at the load of HV, o, (10 G) for polymer and carbon material.
Ten measurements were performed on longitudinal and
transverse micro sections.

Porosity examination was conducted for the carbon sam-
ples. The test was performed with the utilization of Autosorb
iQ (Quantachrome) analyzer with ASiQwin program. The
analyzer was used for adsorption and desorption analysis
on solid surfaces with the utilization of a specific resilience
of saturated steam and static volume test. In this examina-
tion nitrogen was used as an adsorbent. The material before
examination was dried, crushed and placed in a measur-
ing vessel. First, the samples were degassed at 200°C,
and afterwards, full adsorption isotherm at liquid nitrogen
temperature (-197°C) was set. On the basis of the obtained
isotherm the specific surface area was calculated by the BET
(Brunauer, Emmett, Teller) method and the pore distribution
by BJH (Barrett, Joyner, Halenda) method.

Mechanical properties of biomaterials

Fatigue tests of PEEK and PEEK with carbon layer
DLC discs were done on a special laboratory stand.
The dynamic fatigue test consisted in permanent, cyclic
valve work, generated by fluid flow controlled by pressure
amplitude interacting with the valve disc. Pressure wave in
the hydraulic part is generated by a pneumatic system in
which an electro valve was coupled with a membrane in the
hydraulic part. The whole laboratory stand was managed
by a dedicated measurement and control system on the
basis of multifunctional data acquisition cards, computer,
control and measurement software written in the Lab View.
The following parameters during the fatigue test were ap-
plied: valve closing pressure difference: fixed at 10 kPa
(pressure difference measured before and behind the valve
during normal work in a ventricular assist device is up to
7 kPa), valve operating frequency: 8 Hz - 480 beat per
minute (typical frequency of valve work in a ventricular assist
device is 1.3 Hz (80 bpm), temperature of the hydraulic fluid:
37+2°C, duration of the experiment — 60 days (equivalent
of one year work simulation).

Thrombogenicity of biomaterials

All mentioned above materials underwent the surface
thrombogenicity assessment with the utilization of Impact R
test [11-13]. Biomaterial samples were prepared in accord-
ance with the requirements of the Impact R test method, in
the form of 14.4 mm diameter discs. Before examination,
the samples were sterilized with ethylene oxide. The test
was performed in dynamic conditions where blood flew
above the investigated surface with a determined speed
and in defined period of time. The test conditions simulated
physiological blood flow at the wall of medium-sized arter-
ies. Polystyrene was the reference material, recommended
by device producer as simulating the surface with the most
similar conditions to arterial vessels wall area. After the
experiment, selected parameters were determined:

» activation of selected cell receptors in the blood cells
after contact with biomaterials surface — in examinations
utilizing flow cytometry (Beckman Coulter),

» number of adhered blood cells with active receptors on
the biomaterials surface after blood contact — in examina-
tions utilizing fluorescence microscopy (Carl Zeiss).



Podczas badan zmeczeniowych zastosowano nastepujace
parametry testu: réznica ciSnien domykajaca dysk zastawki
na stanowisku zmeczeniowym: do 10 kPa (réznica cisnien
przed i za zastawkg w trakcie normalnej pracy zastawki
w komorze wynosi do 7 kPa), czestotliwo$¢ pracy zastaw-
ki na stanowisku zmeczeniowym: 8 Hz - 480 uderzenh na
minute (typowa czestotliwos$¢ zastawki w trakcie normalnej
pracy w komorze wynosi 1,3 Hz - 80 uderzen na minute),
temperatura cieczy hydraulicznej: 37+2°C, czas trwania eks-
perymentu — 120 dni (symulacja dwoch lat pracy zastawki).

Badania trombogennosci powierzchni biomateriatéw

Wszystkie biomateriaty poddano ocenie trombogennosci
powierzchni z wykorzystaniem testu IMPACT-R [11-13].
Prébki biomateriatéw do badan przygotowano zgodnie
z okreslonymi wymogami zastosowanej techniki badawczej
IMPACT-R, materiaty badano w postaci krgzkéw o Srednicy
14,4 mm. Prébki przed eksperymentem poddano procesowi
sterylizacji tlenkiem etylenu. Testy prowadzono w warun-
kach dynamicznych wprowadzajac krew w ruch wirowy
z okreslong predkoscig obrotowg nad powierzchnig préobek
badanych (w okreslonym czasie). Warunki eksperymentu
modelujg warunki fizjologiczne przeptywu krwi przy $Scianie
$rednich naczyn tetniczych. Materiatem referencyjnym byt
polistyren, materiat wskazany przez producenta urzadzenia
pomiarowego jako symulujgcy powierzchnie o warunkach
najbardziej zblizonych do fizjologicznych w poblizu sciany
naczynia tetniczego. Po przeprowadzeniu doswiadczenia
oceniano:

« aktywacje wybranych receptoréw komérkowych we
krwi po kontakcie z powierzchnig biomateriatow — w badaniu
z zastosowaniem cytometrii przeptywowej (Beckman
Coulter),

* liczbe zaadherowanych komoérek krwi z aktywnymi
receptorami na powierzchni biomateriatdbw po kontakcie
z krwig — w badaniu z zastosowaniem mikroskopu
fluorescencyjnego (Carl Zeiss).

Wyniki i dyskusja

Badania mikrotwardosci i zmeczeniowe materiatéw
polimerowych

Badania mikrotwardosci prébek polimerowych wykazaty,
iz twardo$¢ czystego PEEKu ksztattowata sie na poziomie
27 HV,,, a dla prébek z naniesiong warstwg DLC wynosita
35 HV, o,. Ze wzgledu na matg liczebnos¢ probek i nieznany
charakter rozktadu zmiennej losowej zastosowano nie-
parametryczny test rangowanych sum Wilcoxona. Wynik
statystyki testowej p = 0,00655 jest mniejszy od przyjetego
poziomu istotnosci p = 0,05, a zatem miary skupienia zmien-
nej losowej w badanych grupach nie sg réwne.

Dyski zastawek z PEEKu niemodyfikowanego po-
wierzchniowo i z warstwg weglowg typu DLC poddano
testom zmeczeniowym na stanowisku laboratoryjnym.
Dyski z powtokami diamentopodobnymi charakteryzowaty
sie wiekszg odpornos$cig na scieranie niz dyski wykonane
z niemodyfikowanego materialu PEEK. Po 120 dniach
testu zmeczeniowego, odpowiadajgcego dwom latom
pracy zastawek w typowych warunkach i z typowg cze-
stotliwoscig pracy w protezie serca, zastawki poddano
ogledzinom makro- i mikroskopowym. Na dysku zastawki
z warstwg DLC zaobserwowano delikatne wytarcia w posta-
ci biezni spowodowane kontaktem z tréjkatnymi ,kolcami”
pierscienia (RYS. 2b) - obserwowana bieznia jest jednak
mniejsza niz w przypadku dysku z niemodyfikowanego
PEEKu (RYS. 2a).

Results and Discussion

Micro hardness and fatigue tests of polymeric
materials

The micro hardness examinations of polymer samples
revealed that unmodified PEEK hardness reached the level
of 27 HV, 4,, and samples with a DLC layer hardness values
were higher and reached the level of 35 HV,,,. Due to the
low number of the samples and the unknown nature of the
random variable a nonparametric Wilcoxon test was applied.
Statistic test result p = 0.00655 is less than the assumed
statistical significance, and thus concentration degree of
a random variable in the study groups are not equal.

Valve discs made of unmodified PEEK hardness reached
the level of 27 HV,,, and samples with a DLC layer hard-
ness values were higher and reached the level of 35 HV, ;.
Due to the low number of the samples and the unknown
nature of the random variable a nonparametric Wilcoxon
test was applied. Statistic test result p = 0.00655 is less
than the assumed statistical significance, and thus con-
centration degree of a random variable in the study groups
are not equal.

Unmodified PEEK and PEEK with a DLC layer underwent
fatigue tests in a special laboratory stand. Discs with DLC
layers were characterized by higher wear resistance than
PEEK discs. After 120 days of fatigue tests - which corre-
spond to two years of typical working conditions and with
a typical work frequency in a heart assist device - the valves
were inspected by macro- and microscopic observations.
On the valve disc with DLC, gentle abrasions in the form
of a treadmill were observed, caused by the contact with
triangular valve housing ,spikes” (FIG. 2b). However, the
identified treadmill was relatively smaller than the tread-
mill obtained in valve discs made from unmodified poly-
etheretherketone (FIG. 2a).

[5)

RYS. 2. Zastawki mechaniczne typu Moll po
przeprowadzeniu ponad 100 dniowego testu
zmeczeniowego: a) dysk z niemodyfikowanego
PEEKu, b) dysk z PEEKu pokrytego warstwa DLC.
FIG. 2. Moll valves after 120 days fatigue test:
a) PEEK disc, b) PEEK disc with DLC layer.
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RYS. 3. Znormalizowane wyniki dla:

a) % aktywnosci badanych agregatéw leu-
kocytarno-ptytkowych we krwi po kontakcie
z powierzchniag badanych polimerowych
materiatow, n=6;

b) liczby zaadherowanych elementéw ko-
morkowych na powierzchni badanych ma-
teriatow po testach Impact-R, dla trzech serii
badan: PEEK Optima | DLC - Polimer PEEK
Optima z wytworzong weglowa warstwa typu
DLC, probki zostaly wytworzone na wstep-
nie (czesciowo) wypolerowanej formie wtry-
skowej; PEEK Optima Il DLC - Polimer PEEK
Optima z wytworzona weglowa warstwa
typu DLC, prébki zostaty wytworzone na do-
kladnie wypolerowanej formie wtryskowej.
FIG. 3. Normalized results for:

a) % activation of platelet-leukocyte ag-
gregates in the blood after contact with
polymeric materials surface, n=6;

b) number of adhered cell elements on the
polymeric materials surface after Impact-R
tests, for three test series: PEEK Optima
| DLC - PEEK Optima polymer with a car-
bon DLC layer, samples were produced
utilizing a not precisely polished injection
mold; PEEK Optima Il DLC - PEEK Optima
polymer with a carbon DLC layer, samples
were produced utilizing a precisely polished
injection mold.

Badania trombogennosci materialéw polimerowych

Eksperyment zostat przeprowadzony na petnowartoscio-
wej krwi w czasie zapewniajacym prawidtowe funkcjonowa-
nie plytek krwi. Wartosci morfologiczne, parametry aktywacji
ukfadu ptytkowego i leukocytarnego krwi pobranej do badan
byly prawidtowe. We krwi nie stwierdzono obecno$ci nieste-
roidowych lekéw przeciwzapalnych, co potwierdzito badanie
agregaciji ptytek krwi w tescie kwasu acetylosalicylowego
ASPi na agregometrze impedancyjnym. Analiza statystycz-
na testem U Manna-Whitneya na poziomie istotnosci
p = 0,05 wykazata, Ze dla aktywacji krwi wolnostojacej przed
i po eksperymencie wartosci byty zblizone, co oznacza, iz
nie zdefiniowano znamiennie istotnych statystycznie réznic
w autoaktywaciji krwi.

Na podstawie przeprowadzonych badan stwierdzono,
iz obie badane powierzchnie polimerowe wykazaty poziom
aktywacji dla agregatéw leukocytarno-ptytkowych ponizej
poziomu autoaktywacji krwi (RYS. 3a). Jednak poziom ak-
tywacji agregatow leukocytarno-ptytkowych dla PEEK byt
wyzszy niz dla aktywacji krwi przez materiat referencyjny.
W badaniach zaobserwowano, iz powioki weglowe wy-
tworzone na polimerze dziatajg ochronnie, nie generujac
zwiekszonej aktywacji krwi.

PEEK z warstwg weglowg typu DLC cechowat sie ad-
hezyjnoscia powyzej poziomu referencyjnego (RYS. 3b).
Materiatem o najnizszym potencjale trombogennym byt
niemodyfikowany polimer PEEK, dla ktérego nie zaobser-
wowano adhezji zadnych badanych elementéw morfotycz-
nych krwi.

W celu potwierdzenia dobrych wtasnosci atrombogen-
nych badanych materiatéw i w zwigzku z tym mozliwo$ci
ich zastosowania w elementach konstrukcyjnych protez
zastawek serca, nalezy wykonaé badania in vitro na krwi
gotowych wyrobow medycznych, tj. prototypéw protez
zastawek serca wyposazonych w dyski wykonane z niemo-
dyfikowanego PEEKu oraz PEEKu z warstg DLC.

Thrombogenicity tests of polymeric materials

The examination was performed with a blood of standard
value during the time ensuring proper platelets function.
Morphology parameters, platelet and leukocytes systems
activation properties of blood samples were correct. There
was no non steroid anti-inflammatory drugs found in the
blood, what was confirmed by blood platelets aggregation
ASPi test utilizing an impedance aggregator. A statistical
analysis with the utilization of a U Manna-Whithney test of
a significance level of p = 0.05 revealed, that static sample
blood activation values before and after the experiment
were similar, which means, that there were no statistically
significant differences in blood auto activation.

It was found that both polymer surfaces revealed the
platelet-leukocyte aggregates activation level below the
blood auto activation level (FIG. 3a). However, the platelet-
leukocyte aggregates activation level of PEEK was higher
than the blood activation level of reference material. It was
observed that the carbon layer had a protective effect on
the polymer surface without increasing the blood activation
level.

PEEK with DLC layer was characterized by cell adhesion
over the level of reference material (FIG. 3b). The material
with the lowest thrombogenic potential was pure PEEK, for
which no adhesion of blood components was observed.

To confirm good thrombogenicity properties of tested
biomaterials and its application possibilities in heart valves
prostheses, additional in vitro blood tests should be per-
formed of final medical devices, i.e. heart valves prototypes
equipped with discs made from unmodified PEEK and PEEK
with DLC layer.
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Badania mikrotwardosci i porowatosci dla materiatu
weglowego

Wykonane badania potwierdzity, ze opracowana metoda
wytwarzania dysku z wegla szklistego pozwala na uzyska-
nie weglowego materiatu mezoporowatego o czystosci
99%, $rednicy porow od 3 do 30 nm i wysokiej twardosci
rzedu 1434 HV,,,. Zaobserwowano pojedyncze defekty
w strukturze biomateriatu w postaci poréw wielkosci okoto
6 um (RYS. 4), ktérych obecno$¢ mogta by¢ wynikiem
trudnosci technologicznych w fazie polimeryzacji alkoholu
furfurylowego z katalizatorem. W ramach kontynuacji badan
planowane jest wyeliminowanie niejednorodnosci poprzez
prowadzenie procesu polimeryzacji w srodowisku gazu
obojetnego (argonu).

Badania trombogennosci materiatu weglowego

Poziom aktywacji receptorow leukocytarno-ptytkowych
krwi po kontakcie z weglem szklistym byt na poréwnywalnym
poziomie jak poziom aktywacji receptoréw po kontakcie
z powierzchnig polistyrenowg (RYS. 5a). Poziom adhezji
agregatow leukocytarno-ptytkowych do powierzchni wegla
szklistego byt zblizony do adhezji agregatéw do materiatu
referencyjnego (RYS. 5b).
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RYS. 4. a) krzywa BJH uzyskana dla probki wegla
szklistego; b) defekty w postaci pojedynczych
porow.

FIG. 4. a) BJH line obtained for glassy carbon
sample; b) single pores defects.

Microhardness and porosity tests — carbon material

The investigations confirmed that the developed carbon © ® e e @ @ o

material production process allow to obtain a mesoporus
carbon material with 99% purity, pore diameter from 3.4 to
30 nm and high hardness about 1434 HV,, ,,. Single defects
in form of pores in size of approximately 6 um were observed
(FIG. 4), which could be the result of technical difficulties
in the polymerization of furfural alcohol with the catalyst.
It is planned to continue the research work on the carbon
production method by carrying out the polymerization in an
inert gas environment (argon).

Thrombogenicity tests — carbon material

The activation level of platelet-leukocytes receptors
in the blood after contact with glassy carbon was on
a comparable level to the activation of platelet-leukocytes in
the blood after contact with polystyrene surface (FIG. 5a).
The adhesion level of platelet-leukocytes aggregates for
glassy carbon surface was similar to the results obtained
for the reference material (FIG. 5b).
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RYS. 5. Graficzne przedstawienie analizy staty-
stycznej testem U Manna-Whitneya wynikow: A - %
aktywaciji, B - adhezji agregatow leukocytarno-plyt-
kowych dla F (wegiel szklisty) prébek badanych
i materiatu referencyjnego PC (polistyren), n = 6.
FIG. 5. Statistical analysis of U Mann-Whitney test
results: A - % of activation, B - adhesion of platelet-
leukocytes aggregates for F (glassy carbon) sam-
ples and reference material PC (polystyrene), n = 6.
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Wyniki badan zmeczeniowych i ocena trombogennosci
materiatdw polimerowych potwierdzajg poprawne zasto-
sowanie polimeru PEEK jako materiatu na dysk zastawki
mechanicznej przeznaczonej do stosowania krétkotermi-
nowego (okoto 12 miesiecy) w pozaustrojowej pulsacyjnej
pompie mechanicznego wspomagania serca. Zastosowanie
utwardzajacej powtoki weglowej typu DLC na polimerze
jest wiasciwym kierunkiem uzyskania bardziej wytrzymatej
powierzchni dysku w kontakcie z tytanowym pierscieniem
zastawki, co potwierdzajg wyniki testow zmeczeniowych
zastawek. Bazujac na przegladzie literaturowym stusznym
jest takze opracowywanie dysku wykonanego z materiatu
weglowego i odpornego na zuzycie podczas dtugoterminowej
pracy zastawki [4-8,14,15]. Przeprowadzone badania mikro-
twardosci biomateriatow potwierdzity wysoka twardos¢ wegla
szklistego, przeznaczonego do diugoterminowego stosowa-
nia w zastawkach typu Moll. W dalszych etapach prac nalezy
jednak przeprowadzi¢ badania zmeczeniowe dyskow weglo-
wych w zastawce i odnies¢ wyniki do przeprowadzonych juz
badan zmeczeniowych zastawek z dyskami polimerowymi.
Nalezy kontynuowa¢ badania nad uzyskaniem jednorodnej
struktury wegla szklistego poprzez prowadzenie procesu
polimeryzacji w srodowisku gazu obojetnego (argonu).

Aby potwierdzi¢ dobre wtasnosci atrombogenne badanych
materiatdw i w zwigzku z tym mozliwos¢ ich zastosowania w
elementach konstrukcyjnych protez zastawek serca, nalezy
kontynuowac badania w kierunku oceny in vitro na krwi goto-
wych wyrobéw medycznych, tj. prototypow protez zastawek
serca wyposazonych w dyski wykonane z niemodyfikowa-
nego PEEKu, PEEKu z warstg DLC i z wegla szklistego.

Podziekowania

Prace zrealizowano w ramach:

1. zadan badawczych strategicznego rzgdowego progra-
mu wieloletniego na lata 2007-2012 pn.: ,Polskie Sztuczne
Serce” (NCBIR);

2. projektu rozwojowego pt. ,Opracowanie typoszeregu
dyskowych zastawek mechanicznych dla pediatrycznych
komor wspomagania serca" (13-0118/10/2011, NCBIR);

3. projektu badawczego ,Weglowy dysk dla zastawki
mechanicznej dla polskich komér wspomagania serca”
(N N518 285540, NCN).
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Conclusions

The obtained fatigue test and thrombogenicity assess-
ment results of polymer materials indicate that the polymer
PEEK can be applied for the valve discs dedicated to short-
term application (up to 12 months) in an extracorporeal
pulsatile ventricular assist device. The application of a hard
DLC layer seems to be the right direction to obtain more
durable disc surface in contact with the titanium housing
which is confirmed by the valves fatigue tests results.
Based on the literature review it is advisable to develop
a carbon valve disc for long-term application [4-8,14,15].
The performed micro hardness material examinations
confirmed the high hardness of glassy carbon, dedicated
to long-term application in Moll valves. In the next step of
research, fatigue tests of carbon discs should be performed
and the obtained results should be referred to the fatigue test
of the polymers discs results. The production method tests
of a uniform glassy carbon material should be performed in
the inert gas environment (argon).

To confirm good thrombogenicity properties of investi-
gated biomaterials and its application possibilities in heart
valves prostheses, complementary in vitro blood tests
should be performed of final medical devices, i.e. heart
valves prototypes equipped with discs made from unmodi-
fied PEEK, PEEK with a DLC layer and glassy carbon.
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Streszczenie

Celem pracy byto otrzymanie serii porowatych
kompozytéw o osnowie polimerowej modyfikowanych
mikroczgstkami B trifosforanu (V) wapnia (B-TCP)
oraz zbadanie ich wtasciwosci pod kqtem zastosowan
ortopedycznych. Osnowe otrzymanych kompozytéw
stanowity poliuretany ze wzgledu na szereg zalet
wynikajgcych z ich budowy chemicznej, m.in. wtasci-
wosci sprzyjajgce adhezji zywych komorek i ich pro-
liferacji [1]. Ponadto poliuretany sg grupg polimeréw
0 wszechstronnych wiasciwosciach, zmieniajgcych
sie w zaleznosci od uzytych reagentéw i Sredniej
masy czgsteczkowej oraz o szerokim wachlarzu
zastosowan. Dodatkowg zaletg poliuretanow jest
potencjalna mozliwos¢ wprowadzania ich w miejsce
ubytku kostnego metodg iniekcyjng [2]. Kompozyty
otrzymywano na drodze jednoetapowej polimeryzacji
w masie z 4,4’-diizocyjanianu difenylometanu (MDI),
poli(glikolu etylenowego) (PEG) oraz 1,4-butanodiolu
(BDO) jako przedtuzacza tancucha. Sulfonowany olej
rycynowy (SCO) oraz stearynian wapnia (CS) zastoso-
wano w celu lepszej kontroli porowatosci i otrzymania
ukfadéw o porach otwartych. Struktura otrzymanych
materiatdw zostata potwierdzona za pomocg spek-
troskopii w podczerwieni. Przy uzyciu mikroskopu
stereoskopowego oszacowano porowato$c, ponadto
zbadano wytrzymato$¢ na Sciskanie oraz przeprowa-
dzono symulacje biologiczne w warunkach in vitro.
Przeprowadzono réwniez inkubacje w symulowanym
ptynie fizjologicznym (SBF) w celu wstepnej oceny
bioaktywnosci otrzymanych biomateriatow. Uzyskane
wyniki potwierdzity znaczgacy wptyw dodatku 3-TCP
na wiasciwo$ci mechaniczne otrzymanych uktadéw
Jjak réwniez na poprawe ich bioaktywnosci. Ponadto
zaobserwowano, ze dodatek 3-TCP, SCO oraz CS
wptywa na porowatos$¢ catkowitg i rozmiary porow.

Stowa kluczowe: kompozyty, poliuretany, B-TCP,
inzynieria tkankowa, regeneracja tkanki kostnej

[Inzynieria Biomateriatow 121 (2013) 33-41]

Wprowadzenie

Kos¢ mozna rozpatrywaé jako materiat kompozytowy,
w ktérym organiczna czes¢ zbudowana gtéwnie z kolagenu
stanowi osnowe, a na niej w wyniku dziatalnosci komorek
osadzana jest faza nieorganiczna gtéwnie hydroksyapatyt.
Czes¢ organiczna nadaje jej elastycznos$é, natomiast czesé
mineralna podnosi twardos¢ i odpornos¢ na Sciskanie [3].
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Abstract

The purpose of the research was to produce
a series of porous composite samples with polymeric
matrix modified by [B-tri-calcium phosphate (B-TCP)
microparticles and to study their properties considering
orthopaedic applications. Polyurethanes were used as
the polymeric matrix on account of their advantages
resulting from their chemical structure. These materi-
als also promote cell adhesion and proliferation [1].
Moreover these polymers exhibit wide-ranging proper-
ties which can be modulated depending on composi-
tion and average molecular weight and are used in
broad spectrum of applications. Another advantage
of polyurethanes is their potential to be injected into
the bone defect by minimally invasive technique [2].
The composites were obtained through the one-step
synthesis by mixing 4,4’-diphenylmethane diisocy-
anate (MDI) with poly(ethylene glycol) (PEG) and
1,4-butanediol (BDO) as a chain extender. Sulpho-
nated castor oil (SCO) and calcium stearate (CS)
were applied for better porosity control and to obtain
interconnected pore system. Structure of the synthe-
sized materials was confirmed by means of infrared
spectroscopy. The porosity was assessed using
stereoscopic microscopy. Moreover the compressive
strength was studied and in vitro simulation was car-
ried out. Composite samples were also incubated in
simulated body fluid (SBF) for preliminary evaluation of
the in vitro bioactivity. The research results confirmed
significant influence of B-TCP on mechanical proper-
ties and preliminary evaluation of the in vitro bioactivity
of the obtained samples. Moreover the influence of
B-TCP, SCO and CS on total porosity and pore sizes
was investigated.

Keywords: polyurethanes, B-TCP, tissue engineering,
bone tissue regeneration

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 33-41]

Introduction

Bone tissue may be regarded as a composite mate-
rial where the organic phase is comprised basically of
collagen on which mainly the inorganic one is deposited.
The organic component provides the bone with flexibility
and the inorganic one gives the bone its hardness and
compressive resistance [3]. Bone possesses an excel-
lent self-healing ability what allows broken bones to knit
back together. However large bone defects are not able
to heal by themselves. Critical-size bone defect is the
smallest size tissue defect unable to get healed and spon-
taneously filled by properly regenerated bone tissue [4].
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Tkanka kostna charakteryzuje sie duzymi zdolnosciami do
samoregeneracji, co pozwala na zrastanie sie odtamow przy
ztamaniach. Jednak istnieje tzw. krytyczna wielkos¢ ubytku,
w przypadku ktdrej nie ma mozliwosci samoistnego wypet-
nienia sie ubytku prawidtowo zbudowang tkanka kostna [4].
W takich sytuacjach stosuje sie zwykle przeszczepy kosci
gabczastej pobieranej z miednicy pacjenta, co z kolei moze po-
wodowac uraz w miejscu pobrania i prowadzi¢ do komplikaciji.

W zwigzku z wydtuzajacym sie $rednim czasem zycia,
ro$nie liczba pacjentow majacych problemy zdrowotne
zwigzane z ukfadem kostnym [5]. Zwazywszy na rosnacq
ilos¢ chordb i urazéw uktadu kostnego coraz wiekszg uwa-
ge poswieca sie na zagadnienia zwigzane z rekonstrukcjg
i regeneracja tkanki kostnej, a rozwéj metod leczenia moze
przyczyni¢ sie do ztagodzenia dolegliwosci bélowych pacjen-
téw, jak réwniez do redukcji kosztéw w leczenia. W ostatnich
latach obserwuje sie dynamiczny rozwdj inzynierii tkankowej,
ktéra obejmuje zastosowanie podstaw i metod inzynierii oraz
nauk biologicznych w celu zrozumienia zaleznosci pomiedzy
strukturg a funkcjg w prawidtowej i patologicznej tkance oraz
opracowanie biologicznych substytutéw, umozliwiajgcych
naprawe lub regeneracje tkanki lub organu, a w efekcie od-
zyskanie ich funkcjonalnosci [6]. Obecnie badane sg bioma-
teriaty trzeciej generacji, do wytwarzania ktérych, uzywa sie
gtéwnie hydroksyapatytu Ca,,(PO,)s(OH), (HAp), fosforanu
triwapnia Ca,(PO,), (TCP), siarczanu wapnia CaSO, oraz
przetwarzanych struktur koralowcéw [7]. Cho¢ w wielu sytu-
acjach klinicznych ceramiczne substytuty kosci sg pomocne
w gojeniu ubytkow kostnych, to posiadajg one szereg ograni-
czen. Dlatego wcigz poszukuje sie nowych, funkcjonalnych
biologicznie substytutow tkanki kostnej na bazie polimerow
bioresorbowalnych. Wszczepione do organizmu majg one
stanowi¢ chwilowe rusztowanie pomagajace w wytworzeniu
i odbudowie wtasnych tkanek przez organizm. Dlatego
oprocz biokomatybilnosci powinny tez tworzy¢ stabilng,
porowata tréjwymiarowq strukture, a takze degradowac
stopniowo w miare tworzenia sie nowej tkanki, jak réwniez
powinny sprzyjac¢ adheziji i proliferacji komorek. W przypadku
zastosowan ortopedycznych oraz stomatologicznych jedng
z pozadanych cech biomateriatow jest réwniez ich iniekcyj-
nos¢. Pozwala to na wprowadzenie biomateriatu w miejsce
ubytku w postaci pasty o odpowiedniej konsystencji przez
wstrzykniecie, po czym nastepuje sieciowanie lub polime-
ryzacja wprowadzonej pasty in situ. Metoda ta pozwala na
zaoszczedzenie czasu rekonwalescencji i umozliwia szybki
powr6t pacjenta do normalnej sprawnosci i aktywnosci [8].

Dla celéw inzynierii tkankowej zastosowanie znajdujg
zarowno polimery naturalne, jak i syntetyczne, wsrod ktorych
duzym zainteresowaniem ciesza sie poliuretany. Zaleta tych
materiatow jest ich biokompatybilno$¢, a w warunkach in vivo
majg ponadto zdolnosé do kalcyfikacji, co stanowi zalete
w potencjalnych zastosowaniach do hodowli tkanki kostne;j.
Istotng zaletg poliuretanow jest takze mozliwo$¢ projektowa-
nia ich wtasciwosci fizycznych i mechanicznych wynikajaca
zich budowy [9,10]. Poliuretany przyjmujag cechy elastomeru
przy wiekszej ilosci segmentdw gietkich, natomiast wieksza
ilos¢ segmentow sztywnych czyni je bardziej sztywnymi
i twardymi [11]. W literaturze opisano badania w warunkach
in vitro w symulowanym plynie fizjologicznym (SBF) sugeru-
jace, ze powierzchnia poliuretanéw zawierajacych diuzsze
segmenty sztywne pokrywata sie wiekszg iloscig apatytow,
co moze Swiadczy¢ o wptywie budowy segmentowej poliu-
retandw na ich wstepng ocene bioaktywnosci w warunkach
in vitro [12]. Badania nad opracowaniem bioresorbowalnych
poliuretanow, ich kompozytéw z bioaktywng ceramikg oraz
innych polimeréw w zastosowaniach jako rusztowania do
hodowli tkanki kostnej prowadzone sg w wielu osrodkach
naukowych, jednakze do tej pory nie znaleziono optymal-
nego rozwigzania.

Then autografts of cancellous bone from pelvis are usually
used but it can cause an injury to the donor site and often
results in a range of health problems.

With respect to extension of the average life span, there is
also an increasing number of patients with bone diseases [5].
Rapidly growing frequency of bone injuries and fractures riv-
ets scientific attention to the development of more effective
bone reconstruction methods which might contribute to both
alleviate patient’s pain and to reduce costs for treatment.
There’s recently been an apparent dynamic development of
tissue engineering which includes application of principles
and methods of engineering and biological sciences in order
to comprehend the relationships between structure and func-
tion of healthy and morbid tissue and to work out biological
substitutes enabling tissue regeneration and recovering its
functions [6]. Currently investigated third-generation bio-
materials are based mainly on ceramic materials such as
calcium phosphates (hydroxyapatite Ca,,(PO,)s(OH), (HAp)
and tricalcium phosphate Ca,(PO,), (TCP)), calcium sulfate
CaSO0O, and also processed coral exoskeletal matrix [7].
Ceramic bone substitutes are useful in bone defects heal-
ing but they still encounter many limits. Therefore new,
biologically functional bone substitutes based on bioresorb-
able polymers are still sought-after. The next generation of
biomaterials is aimed not only at the temporary replacement
of tissue or organ functions but also at inducing autologous
regeneration in the human organism. Therefore apart from
biocompatibility they should also provide a stable, three-
dimensional structure and gradually degrade as the new
bone tissue regenerates. Scaffolds for bone tissue regenera-
tion should be favourable to cell adhesion and proliferation.
Injectability is one of the desirable features of biomaterials
considering orthopaedic and dental applications. It enables
to insert a paste-like composite which then can be rapidly
cross-linked or polymerized in situ. Injectable scaffolds can
be administered in a minimally invasive manner thereby
shortening the recovery time for patients [8].

Both natural and synthetic polymers may be used for tis-
sue engineering. Among the families of synthetic polymers,
polyurethanes have been the most attractive for these ap-
plications. One of their advantages is hemocompatibility
and they also stimulate calcification in vivo what is positive
for bone regeneration applications. Polyurethane chemistry
also enables interfacial binding between the polymer and
filler phases. Their physical and mechanical properties may
be tailored according to individual needs what stems from
polyurethanes’ structure [9,10]. Polyurethane chains consist
of soft segments, which contribute to their elastic proper-
ties and hard segments contributing to rigidity [11]. /n vitro
tests in Simulated Body Fluid (SBF) showed that surface
of polyurethanes containing longer hard segments was
covered with larger apatite crystals what might be a sign of
the influence of their segmental structure on the preliminary
evaluation of the in vitro bioactivity [12]. Many research
institutes are interested in development of bioresorbable
composites based on polyurethanes and other polymers with
bioactive ceramics for bone tissue engineering applications
but so far there is no optimal solution.

Toshitaka Yoshii et al. applied both hydroxyapatite and
B-TCP to compare their influence on properties of poly-
urethane obtained from lysine-triisocyanate, polyester polyol
based on 60% e-caprolactone, 30% glycolide and 10%
DL-lactide synthesized according to Guelcher et al. [13].
According to this study B-TCP influenced the cell viability and
proliferation more than hydroxyapatite did [14]. In another study
Adhikari et al. have worked out two-part injectable prepolymer
systems specifically for orthopaedic applications. -TCP not
only improved mechanical properties in polyurethanes but also
retarded the onset of in vitro and in vivo degradation [15].



Toshitaka Yoshii i wspétpracownicy zastosowali hy-
droksyapatyt oraz B-TCP w celu poréwnania ich wptywu
na wiasciwosci poliuretanu otrzymanego z triizocyjanianu
lizyny, poliolu poliestrowego otrzymanego z mieszaniny
zawierajacej 60% ¢-kaprolaktonu, 30% kwasu glikolowego
i 10% DL-laktydu wg metody Guelchera i wsp. [13]. Prze-
prowadzone badania pokazaty korzystny wptyw B-TCP na
zywotnos$¢ komoérek i ich proliferacje w stosunku prébek
zawierajgcych hydroksyapatyt [14]. Adhikari z zespotem
opracowat dwukomponentowe iniekcyjne systemy po-
liuretanowe do zastosowan ortopedycznych, w ktérych
dodatek B-TCP nie tylko wptynat na poprawe wtasciwosci
mechanicznych kompozytdéw, ale réwniez wydtuzyt ich czas
degradacji w warunkach in vitro oraz in vivo [15]. Wedtug
badan prowadzonych przez zespét Atilgana czastki 3-TCP
i hydroksyapatytu nie powodowaty reakcji typu okoto ciata
obcego oraz wspomagaty osteogeneze. Zaobserwowano
ponadto, ze hydroksyapatyt oraz B-TCP zwiekszajg absorp-
cje wody tworzac faze przejsciowg pomiedzy polimerem
i czastkami ceramiki bioaktywnej, wptywajac w sposéb
istotny na kinetyke degradacji materiatu [16].

Celem niniejszej pracy byto otrzymanie serii pianek
poliuretanowych na drodze jednoetapowej syntezy z za-
stosowaniem 4,4’-diizocyjanianu difenylometanu (MDI)
oraz poli(glikolu etylenowego) (PEG) o s$redniej masie
czasteczkowej 2000 oraz 1,4-butanodiolu jako poten-
cjalnych materiatéw do zastosowan ortopedycznych.
W celu obliczenia receptury poliuretanu przyjeto zatozenie,
ze zawarto$¢ segmentow gietkich wynosi 40% [17]. Jako
ceramiki bioaktywnej uzyto B-TCP. Badania prowadzono
na serii prébek o zawartosci B-TCP w zakresie 0%-80%
wagowych w stosunku do masy polimeru. Dodatkowo
w celu poprawy mieszalnosci sktadnikéw i kontroli porowa-
tosci zastosowano sulfonowany olej rycynowy (SCO) oraz
stearynian wapnia (CS).

Materiaty i metody

Otrzymywanie porowatych kompozytow

Do syntezy uzyto 4,4’-diizocyjanianu difenylometanu
(MDI), poli(glikolu etylenowego) o $redniej masie czastecz-
kowej (PEG 2000), 1,4-butanodiolu (BDO) wyprodukowa-
nych przez Sigma-Aldrich. Mikroczastki 3-TCP o rozmiarach
ok. 150 ym zostaty wyprodukowane przez Fluka Chemie
GmbH. Podczas syntezy przebiegaty réwnoczesnie dwie
reakcje. Reakcja pomiedzy MDI a PEG prowadzita do
wytworzenia wigzania uretanowego i w konsekwencji do
powstania liniowego polimeru. W trakcie drugiej reakcji
miedzy MDI i wodg dochodzito do wydzielenia CO, spie-
niajacego materiat oraz powstania wigzania mocznikowego.
Dla lepszej dyspersji substratow w mieszaninie jako zwigzku
powierzchniowo czynnego w kazdym przypadku dodawano
sulfonowanego oleju rycynowego (SCO) wyprodukowanego
przez Fluka Chemie GmbH. Dodatek stearynianu wapnia
(CS, wyprodukowany przez POCH S.A.) pozwalat na otrzy-
mywanie pianek z otwartym systemem poréw potgczonych
ze sobg, co ma istotne znaczenie dla inzynierii tkankowej.

W celu otrzymania kompozytéw odwazano odpowiednig,
ilos¢ PEG, B-TCP, SCO oraz CS do plastikowego pojemni-
ka, a nastepnie podgrzewano mieszanine do temperatury
60°C. Po stopieniu PEG cato$¢ byta doktadnie mieszana az
do momentu uzyskania jednolitej konsystencji. Nastepnie
wprowadzono odpowiednig ilos¢ BDO i ponownie mieszano.
Jednoczes$nie w drugim pojemniku podgrzano do tempe-
ratury 50°C odwazong wczesniej odpowiednig ilos¢ MDI
w celu jego stopienia. Stopiony MDI zostat wprowadzony
do przygotowanej mieszaniny i cato$¢ zostata intensywnie
i dokfadnie wymieszana, po czym nastepowat wzrost pianki.
Uzyte iloci substratow przedstawiono w TABELI 1.

In work by Atilgan et al., the authors found that B-TCP
and HA granules did not cause foreign body reaction and
initiated osteogenesis. Moreover HA and B-TCP phase pro-
moted the water absorption through the interface generated
between the polymer and the more hydrophilic bioactive
phases, thereby influencing the degradation kinetic of the
material [16].

The aim of this study was to fabricate a series of poly-
urethane foams and to characterize them considering or-
thopedic applications. Polyurethane foams were obtained
via one-step synthesis using 4,4’- diphenylmethane diisocy-
anate (MDI), poly(ethylene glycol) (PEG) and 1,4-butanediol
(BDO) as chain extender. The soft segments content was
assumed to be present in an amount of 40% by weight in
order to calculate the polyurethane foam formulation [17].
B-TCP microparticles were used as bioactive ceramics.
Research was carried out on a series of composite sam-
ples differing only in B-TCP concentrations in the range
0%-80% (w/w). Sulphonated castor oil (SCO) and calcium
stearate (CS) were additionally used for better miscibility
and control of porosity.

Materials and Methods

Preparation of PUR/B-TCP porous composite
scaffolds

4,4’-diphenylmethane diisocyanate (MDI), poly(ethylene
glycol) of average molecular weight amounting to 2000
(PEG 2000) and 1,4-butanediol were obtained from Sigma-
Aldrich. B-TCP microparticles (with particle size ca 150 um)
were produced by Fluka Chemie GmbH. Two reactions pro-
ceeded simultaneously during synthesis. Reaction between
MDI and PEG led to linear polymer followed by urethane
linkage formation. Second reaction between MDI and H,O
led to urea linkage and CO, which foamed the material.
Sulphonated castor oil (Fluka Chemie GmbH) was added
as a surfactant for better substrates miscibility. Calcium
stearate (POCH S.A.) caused open-celled porosity forma-
tion what is significant for orthopedic applications.

PEG, B-TCP, SCO and CS were weighed and then
added to a reaction vessel. The mixture was warmed up
to 50°C in order to melt PEG followed by BDO addition
and homogenization. Weighed amount of MDI was molten
in temperature of 40°C and then added to the mixture
containing PEG followed by intensive mixing and foam
rising. The amounts of substrates used for synthesis are
presented in TABLE 1.

TABELA 1. llosciowe proporcje substratéw stoso-
wanych w syntezie.

TABLE 1. Quantitative proportions of substrates
used in the synthesis.

B-TCP PEG MDI BDO B-TCP SCO CS
%] [ [a] la] [a] ol  [dl

0 0
20 4
40 8.00 | 9.09 | 2.91 8 0.12 | 0.06
60 12
80 16
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FTIR

Pomiary FTIR przeprowadzono w pastylkach z KBr za po-
mocg aparatu Vertex 70v (Bruker) w temperaturze pokojowej
w zakresie 4000-350 cm™' przy rozdzielczosci 4 cm-.

Mikroskopia stereoskopowa

Wielko$¢ porow poszczegodlnych materiatdw okreslono
przez obserwacje ich powierzchni za pomoca refleksyj-
nego mikroskopu stereoskopowego przy powiekszeniu
15x (StereoDiscovery V.8, Zeiss, Niemcy), wyposazonego
w aparat cyfrowy (Canon PS A620) i pomiar wielkosci poréw
przy uzyciu programu Pixel Fox. Na podstawie obrazéw
mikroskopowych okreslono porowato$¢ oraz Srednice poréw
i rozktad wielkosci porow. W celu okreslenia porowato$ci
otrzymanych materiatéw postuzono sie metodg planime-
tryczng obrazéw mikroskopowych powierzchni przekroju
prébek. Zmierzono powierzchnie poréw widocznych na
przekroju i odniesiono je do catkowitej powierzchni anali-
zowanych obrazow.

Badania mechaniczne

Prébki w ksztatcie szesciandw o wymiarach wskazanych
przez norme ISO 3167 ok. 10x10x10 mm poddano bada-
niom mechanicznym przy uzyciu uniwersalnej maszyny
wytrzymatosciowej Zwick w opcji Sciskania statycznego przy
szybkosci 1 mm/min w temperaturze pokojowej wg zalecen
normy ISO 527. Dane pomiarowe obrabiano w programie
MS Excel. Modut Younga wyznaczano z kata nachylenia
krzywej w uktadzie wspotrzednych naprezenie-odksztatce-
nie w poczatkowym odcinku gdzie ma ona charakter liniowy.
Modut Younga jest okreslony przez stosunek przyrostu
naprezenia do odpowiadajgcego mu przyrostu wydtuzenia.
Wyniki badan byty srednig z trzech pomiarow.

Badanie nasigkliwosci

Nasigkliwos¢ okreslana byta jako stosunek masy zaab-
sorbowanej wody przez probke materiatu do masy probki
w stanie suchym. Plasterki wyciete z kazdego materiatu
o grubosci 2 mm wazono na wadze analitycznej nastepnie
inkubowano w wodzie destylowanej w temperaturze poko-
jowej przez okres 7 dni. Po inkubacji probki osuszono za
pomocg recznika papierowego w ten sposob, by wyelimi-
nowac¢ calg wode zawartg w porach materiatu. Osuszone
w ten sposob probki ponownie zwazono, a procentowy przy-
rost masy w stosunku do wyjsciowej masy probek okresla
stopien nasigkliwosci.

Wstepna ocena bioaktywnosci w warunkach in vitro
Dla oceny bioaktywnosci otrzymanych biomateriatéw pro-
wadzono inkubacje w $wiezo sporzadzonym roztworze SBF
(Simulated Body Fluid) o zblizonych stezeniach jonow soli
nieorganicznych do tych, ktére znajdujg sie w osoczu krwi
ludzkiej. Tworzenie sie apatytéw na powierzchni materiatu
w wyniku inkubacji w SBF stanowi wstepng ocene bioaktyw-
nosci przed badaniami in vivo majaca na celu zmniejszenie ilo-
Sci eksperymentow przeprowadzanych na zwierzetach [18].
Prébki byty inkubowane przez okres 2 tygodni w statej
temperaturze 37°C. Roztwdr SBF wymieniano co 3-4 dni.
Zmiany zachodzace na powierzchni materiatow obserwo-
wano za pomocg elektronowego mikroskopu skaningowego
Nova Nano SEM 200 firmy FEI. Prébki przed pomiarami
SEM doktadnie wysuszono i napylono warstwg wegla.

Fourier Transform Infrared Spectroscopy

FTIR measurement was carried out with KBr pellets
using Vertex 70v (Bruker) at room temperature in the range
of 4000-350 cm™' (resolution: 4 cm™).

Stereoscopic microscopy

Pore sizes were assessed via stereoscopic microscopy
observations at 15x power (StereoDiscovery V.8, Zeiss,
Germany) equipped with a digital camera (Canon PS A620).
Pixel-fox software was used for measurement of pore size
distribution. Determination of pore diameters and pore
size distribution was based on microscopic observations.
Planimetric method was used for porosity determination
of the obtained materials. Surfaces of pores visible on the
cross-section were measured and then related to the whole
surface of analyzed image.

Mechanical tests

Compression tests were carried out using an universal
mechanical testing machine Zwick at constant testing speed
1 mm/min and room temperature according to the interna-
tional standard ISO 527. Cube-shaped samples measured
10 mm long, 10 mm wide and 10 mm high according to the
international standard ISO 3167. The Young’s modulus was
determined from the ratio of stress to strain within the elastic
region of the stress-strain curve. Young’s Modulus is defined
as the ratio of compressive stress to compressive strain.
Three measurements were carried out for every sample
type and then the results were averaged.

Water soaking test

Water soaking was defined as the ratio of mass of ab-
sorbed water to mass of dry sample. 2 mm thick slices of
composite were weighed using an analytical scale and then
incubated for 7 days in distilled water at room temperature.
Having finished the incubation, the samples were dried and
then weighed again to determine a percentage increase in
weight what showed the degree of water uptake.

Preliminary evaluation of the in vitro bioactivity

Samples were incubated at 37°C for 2 weeks in Simu-
lated Body Fluid (SBF) with ion concentrations nearly equal
to those of human blood plasma. Apatites generation on
material surface during SBF incubation is only a prelimi-
nary assessment of bioactivity carried out before in vivo
test. It reduces the amount of experiments caried out with
animals [18]. SBF was exchanged every 3-4 days during
incubation. Having finished the incubation, samples were
observed using a scanning electron microscope FEI Nova
Nano SEM 200 in order to see changes which occurred
during incubation. All samples were dried and coated with
a thin layer of carbon before SEM measurement.

Results and Discussions

Structure of the obtained samples was confirmed using
Fourier Transform Infrared Spectroscopy (FIG. 1).

Strong peak over the range of 3450-3330 cm™' was as-
signed to N-H stretching vibrations what is characteristic for
polyurethanes. There were also peaks located at 1522 cm™'
corresponding to secondary amides and at 1239-1225 cm-!
corresponding to tertiary amides what might be a sign of
cross links between polyurethane chains. Peaks around
2934 and 2850 cm™ indicated presence of symmetric
and asymmetric stretching vibrations of the CH, group.
Vibrations of the C-O-C group appear at 1044-1039 cm™.
Presence of symmetric and asymmetric stretching vibra-
tions characteristic for soft segments was confirmed
by occurring bands at 2934 cm and 2850 cm-' [19].



Wyniki i dyskusja

Strukture otrzymanych materiatéw potwierdzono wyko-
nujgc widma w podczerwieni (RYS. 1).

Zarejestrowano sygnaty w zakresie 3450-3330 cm™’
charakterystyczne dla poliuretanéw pochodzace od drgania
rozciagajacego N-H. Zlokalizowano réwniez pasma przy
1522 cm™' pochodzace od 2-rzedowych grup amidowych
oraz przy 1239-1225 cm pochodzace od 3-rzedowych
grup amidowych i swiadczace o usieciowaniu fancuchow
poliuretanowych. Pasma o liczbie falowej 2934 i 2850 cm’
Swiadczyty obecnosci rozciagajacych drgan symetrycznych
i asymetrycznych CH,, natomiast drgania wigzania C-O-C
zostaty potwierdzone przez obecno$¢ sygnatéw w zakre-
sie 1044-1039 cm™'. Na podstawie pasm przy 2934 cm"'
oraz 2850 cm' potwierdzono obecnos$¢ asymetrycznych
i symetrycznych drgan rozciagajacych charakterystycznych
dla segmentow gietkich w poliuretanie [19]. Zaobserwo-
wano statg intensywnos$¢ wyzej wymienionych pasm, co
potwierdzito takg samg zawarto$¢ segmentow gietkich we
wszystkich probkach kompozytowych. Dodatkowo wraz
ze wzrostem zawartosci B-TCP zaobserwowano wzrost
intensywnosci pasm w zakresie 1039-1023 cm™, 603 cm™’,
560 cm™'. Sg to typowe pasma pochodzace od drgan zgi-
najacych i rozciggajacych grupy PO,* [20]. Silne pasmo
pochodzace od B-TCP wystepuje takze przy 1040 cm™’
i naktada sie na charakterystyczne sygnaty dla grupy
C-0O-C. Zaobserwowane niewielkie pasma w zakresie 1700-
1450 cm™ potwierdzity obecnos$¢ fazy Ca-O w strukturze [21].
Na widmach brakuje charakterystycznego dla MDI sygnatu
przy 2270 cm-', co $wiadczy o catkowitym przereagowaniu
grup izocyjanianowych. W otrzymanych kompozytach na
bazie poliuretanéw faza ceramiczna B-TCP jest powigzana
poprzez oddziatywania fizyczne z polimerem. W widmach
IR nie stwierdzono obecnosci wigzan chemicznych pomie-
dzy poliuretanem i B-TCP [22, 23].

Na histogramach (RYS. 2) przedstawiono ilo$¢ poréw
majacych srednice w poszczegoélnych przedziatach.

Dla badanych uktadéw zaobserwowano nieregularne
pory o $redniej Srednicy ok. 800 um w probkach nie zawie-
rajgcych B-TCP lub mate jego ilosci. Catkowita porowato$é
otrzymanych pianek wynosita 65-75%. Zaobserwowano,
ze dodatek B-TCP znaczgco wptywat na $rednig wiel-
kos¢ porow. We wszystkich probkach wystepowaty pory
o $rednicy w zakresie 200-400 um (RYS. 2). Najmniejsze
pory zaobserwowano w prébce o zawartosci 40% B-TCP.
Badania prowadzone przez Turhani [24] wykazaty, ze
zarowno stopien miedzypotgczen, jak i rozmiary porow
determinuja penetracje i proliferacje komoérek wewnatrz po-
rowatych rusztowan o osteokonduktywnych wiasciwosciach.
W Swietle wynikdw badan przedstawionych w literaturze
mozna przypuszczac, iz otwarta porowata struktura otrzy-
manych materiatdw, a w szczegolnosci rozmiary porow
mogaq sprzyja¢ wzrostowi nowej tkanki kostnej. W prébkach
wraz ze wzrostem zawartosci B-TCP widoczne sg zmiany
rozktadu $rednic poréw. W prébkach zawierajacych 40%
oraz 60% B-TCP zakres s$rednic porow jest najwezszy.
W catej serii badanych kompozytéw oprécz prébki zawie-
rajacej 20% B-TCP najwiekszy udziat miaty pory o Srednicy
w zakresie 200-400 um, ktéry jest najkorzystniejszy dla
celéw regeneraciji tkanki kostnej. Jedynie w probce zawiera-
jacej 60% B-TCP nie byto poréw o srednicy ponizej 200 ym,
ktore to sprzyjatyby tworzeniu tkanki widknisto-naczynio-
wej. Otrzymane wyniki wskazujg na mozliwo$¢ wpltywu
na $rednice porow poprzez dodatek réznej ilosci B-TCP,
a srednice poréw w otrzymanych materiatach sg optymalne
dla zastosowan ortopedycznych [25].
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RYS. 1. Widma FTIR dla otrzymanych kompozytow
o zawartosciach B-TCP: a) 0%, b) 20%, c) 40%,
d) 60%, e) 80%.
FIG. 1. FTIR spectra of the fabricated composites
with B-TCP content of: a) 0%, b) 20%, c) 40%,
d) 60%, e) 80%.

Constant intensity of the above mentioned peaks confirmed
constant soft segment content in all composite samples.
Additionally increasing peak intensities at 1039-1023 cm,
603 cm, 560 cm" were observed with the increasing B-TCP
content. These are typical peaks derived from bending and
stretching vibrations of the PO,* group [20]. Strong peak at
1040 cm" also derives from B-TCP and it overlaps another
one derived from vibrations of the C-O-C group. Bands over
the range of 1700-1450 cm™' confirmed presence of the Ca-O
phase in structure [21]. As expected, the isocyanate stretch
at 2270 cm™ was absent in the composites indicating that the
isocyanate groups have completely reacted. The ceramic
phase is connected with polymer via physical interaction.
Infrared spectra didn’t show presence of chemical bindings
between polyurethane chains and B-TCP [22, 23].

Pore diameters are presented in different size ranges
(FIG. 2).

Samples with the lower contents of B-TCP exhibited
irregular pores having an average diameter of about 800 um.
Total porosity of the obtained samples amounted to 65-75%.
The addition of B-TCP had a significant effect on average
pore size. All composite samples contained pores of about
200-400 pm (FIG. 2). The smallest pores were observed in
samples containing 40% B-TCP. According to Turhani [24]
both the extent of pore interconnectivity and pore sizes de-
terminated cellular penetration and proliferation within osteo-
conductive porous scaffolds. Having taken porous structure
of the obtained composite sponges into consideration, they
have potential for orthopaedic tissue engineering applica-
tions. Based on recent results interconnected porosity is
supposed to favour new bone tissue growth. Samples with
different B-TCP content exhibited different pore size distribu-
tion. Samples containing 40% and 60% B-TCP have been
noticed to possess the narrowest pore diameter range. Pore
diameters in the range of 200-400 um showed the biggest
percentage share in all samples apart from the one contain-
ing 20% B-TCP. In sample containing 60% B-TCP, there
were no pore diameters smaller than 200 um which could
favour the fibrovascular tissue formation. Pore diameters in
the range of 200-400 um have been proved to be profitable
for bone tissue regeneration. The obtained results indicated
a possibility of influence on pore diameters via different
B-TCP content and the pore diameters are optimal for
orthopaedic applications [25].
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RYS. 2. Rozktad wielkosci porow w kompozytach o zawartosci 3-TCP: a) 0%, b) 20%, c) 40%, d) 60%, e) 80%.
FIG. 2. Pore size distribution of composite samples with B-TCP content of: a) 0%, b) 20%, c) 40%, d) 60%, e) 80%.

Catkowita porowatos¢ zostata obliczona na podstawie
pomiaru powierzchni porow widocznych w przekroju probki,
ktdérg odniesiono do catej powierzchni analizowanego prze-
kroju — RYS. 3. Do oznaczenia porowatosci postuzono si¢
procedurg opisang w literaturze [26]. Probka bez dodatku
B-TCP charakteryzowata sie najwigksza porowatoscia.
Prébki o zawartosciach B-TCP od 20% do 80% charaktery-
zowaly sie mniejszg porowatoscig w stosunku do probki bez
dodatku B-TCP jednak stopniowo rosnaca. Probki zawieraja-
ce 60% oraz 80% B-TCP wykazywaty tg samg porowatosc.
Otrzymane wyniki wskazuja, ze poprzez dodatek réznych
ilosci B-TCP mozna wptywac na catkowitg porowatos¢.

Porosity was calculated on the basis of measurement
of pore surfaces visible on the cross section in relation to
the whole surface of the analyzed cross section — FIG. 3.
Procedure described in the literature [26] was used for po-
rosity determination. Samples without 3-TCP exhibited the
biggest porosity. Samples containing f-TCP in the range of
20%-80% demonstrated lower porosities which gradually
increased with increasing B-TCP content. Samples con-
taining 60% and 80% B-TCP exhibited the same porosity.
Porosity might be influenced by addition of different amounts
of B-TCP according to the obtained results.
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RYS. 4. Obliczony modut Younga na $ciskanie.
FIG. 4. Calculated Young’s modulus in compre-
ssion tests.

Obliczony modut Younga dla prébek poddawanych
na sucho probie na Sciskanie wyznaczano na podstawie
zaleznosci naprezenia od odksztalcenia (RYS. 4). Zaob-
serwowano, ze dodatek B-TCP powodowat zwiekszenie
sztywnosci materiatu z drugiej strony jednak wptywat na
wielkosci porow, co jest zgodne z danymi literaturowymi
[15,27]. Zaréwno catkowita porowatosé, jak i rozkiad wiel-
kosci porow miaty wptyw na wtasciwosci mechaniczne
kompozytéw. Tendencja wzrostu modutu wraz ze wzrostem
zawartosci ceramiki w kompozycie zostata potwierdzona
réwniez w badaniach prowadzonych przez Yamadi [28].
Badania pokazaty, iz kompozyty o zawartosci B-TCP
40-60% wykazywaty najwiekszy modut, natomiast probka
zawierajgca 80% B-TCP miata mniejszy modut w stosunku
do tych o zawartosci B-TCP 40%-60%.

Nastepnie oznaczono ilo$¢ wody, ktéra wnikneta do
materiatu poprzez okreslenie wzrostu masy probki po
7 dniowej inkubacji w wodzie. Okreslenie nasigkliwosci
pozwala przewidzie¢ w jaki sposéb zmienia sie struktura
materiatu w Srodowisku wodnym - materiat o duzej nasiag-
kliwosci szybciej i fatwiej ulega degradacji w warunkach
in vivo [29]. Dodatek B-TCP w niektérych kompozytach
wplywa na zwiekszenie nasigkliwosci, co zostato potwier-
dzone w badaniach wykonanych przez Yong Bok Kim
[30] oraz Raju Adhikari [15] z zespotami. Dla badanych
prébek nasigkliwos¢ zalezata od ilosci wprowadzonego
B-TCP - RYS. 5. Ze wzgledu na hydrofilowos¢ poli(glikolu
etylenowego) probki bez mikroczastek ceramiki 3-TCP lub
z mniejszymi jej iloSciami mogty pochtania¢ wieksze ilosci
wody w poréwnaniu do probek gdzie zawartos¢ ceramiki
byta wieksza. Przedstawione wyniki mogg Swiadczyé
o mniejszej hydrofilowosci jakg wykazuje ceramika 3-TCP
w poréwnaniu do poli(glikolu etylenowego [22,31].

Nastepnie przeprowadzono wstepng ocene bioaktywno-
$ci otrzymanych uktadéw. Bioaktywnos¢ definiowana jest wg
literatury jako zdolno$¢ materiatu do wywotania specyficznej
odpowiedzi na granicy faz tkanka-implant co skutkuje utwo-
rzeniem wigzania chemicznego pomiedzy materiatem i zywag,
tkankg [32]. Przez okres 2 tygodni prowadzono inkubacje
probek w SBF, po czym obserwowano ich powierzchnie za
pomoca skaningowego mikroskopu elektronowego (RYS. 6).
Na powierzchni wszystkich badanych prébek po inkubacji
w SBF stwierdzono obecnos$¢ apatytow. Zaobserwowano, ze
intensywnos$¢ wzrostu silnie zalezata od stanu powierzchni
materiatu. Materiat bez B-TCP jest bardziej gtadki, przez
CO na jego powierzchni w wiekszosci nie zaobserwowano
struktur apatytowych. W przypadku probki zawierajgcej
60% B-TCP materiat pokrywa warstwa apatytu zaréwno
we wnetrzach poréw jak i na powierzchniach przekroju.
Spowodowane byto to duzg chropowatoscig powierzchni
wywotang przez obecnos¢ mikroczastek B-TCP. W bada-
niach potwierdzono pozytywny wptyw 3-TCP na wzrost
bioaktywnosci otrzymanych kompozytow [14].

RYS. 5. Nasiakliwos¢ okreslona dla probek na
podstawie przyrostu masy.
FIG. 5. Soaking pliancy determined upon mass
increase during incubation.

Compression testing was used to determine the stress/
strain behaviour of composite sponges. The tangent modu-
lus of the initial, linear portion of a stress-strain curve is called
Young’s modulus. It was experimentally determined from the
slope of a stress-strain curve created during compression
tests conducted on dry samples (FIG. 4). Addition of B-TCP
was observed to increase material’s stiffness and had effect
on pore sizes what is compliant with references [15,27].
Both total porosity and pore size distribution influenced me-
chanical properties of composites. The modulus was found
to increase with increasing ceramics content. The same
tendency was observed by Yamadi [28]. Samples contain-
ing 40-60% B-TCP exhibited the largest Young’s modulus,
while the one containing 80% B-TCP had lower modulus in
comparison with those with B3-TCP 40%-60%.

The weight gain during soaking process was determined.
Water-holding capacity assessment allowed to predict the
in vivo deformation behaviour [29]. Big absorption capacity
makes materials more prone to in vivo degradation. 3-TCP
tends to increase water uptake what was also confirmed
by Yong Bok Kim et al. [30] and Raju Adhikari et al. [15].
Absorption capacity depended on 3-TCP content in studied
samples - FIG. 5. Due to hydrophilicity of poly(ethylene
glycol), samples without and containing smaller amounts of
B-TCP could absorb more amounts of water in comparison
with those containing more ceramics. Presented results
can prove lower hydrophilicity of 3-TCP in comparison with
polyethylene glycol [22,31].

Bioactivity is defined as the ability of a material to elicit
a specific response at the implant-tissue interface causing
chemical binding generation between the material and the
living tissue [32]. One-week incubation in SBF was carried
out and then samples were observed using scanning elec-
tron microscope (FIG. 6) in order to confirm presence of
apatites on their surface. SEM micrographs allowed to view
apatites formed on the surface. Quantity of the apatites also
depended on surface roughness. Sample without B-TCP
was smoother thus apatites were found in small quantities.
When it comes to sample containing 60% B-TCP, the mate-
rial was covered with an abundant apatite layer both within
the pores and on the surface. Large roughness, which was
caused by the presence of B-TCP microparticles, facilitated
apatites formation. Research confirmed the positive impact
of B-TCP on improvement of bioactivity of the obtained
composite samples [14].
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RYS. 6. Mikrofotografie SEM i wyniki analizy EDX przekroju kompozytow przed inkubacja: a) 0% B-TCP,
c) 60% B-TCP, oraz po inkubacji b) 0% B-TCP, d) 60% B-TCP.

FIG. 6. SEM micrographs and EDX results of cross-section of composites before incubation: a) 0% B-TCP,
c) 60% B-TCP, and after incubation: b) 0% B-TCP, d) 60% B-TCP.

Whioski

W niniejszej pracy otrzymano serie¢ porowatych kom-
pozytéw zawierajgcych B-TCP o osnowie poliuretanowej
dodatkowo modyfikowanych sulfonowanym olejem rycy-
nowym oraz stearynianem wapnia. Przeprowadzono cha-
rakterystyke otrzymanych materiatébw kompozytowych pod
katem wptywu dodatku bioaktywnej ceramiki na wtasciwo$ci
zaréwno fizykochemiczne, jak i biologiczne kompozytéw.
Za pomocg spektroskopii w podczerwieni potwierdzono
strukture poliuretanéw oraz brak wigzan chemicznych po-
miedzy napetniaczem a osnowg polimerowa. Potwierdzo-
no, ze poprzez zmiane ilosci dodawanego 3-TCP mozna
wpltywac zaréwno na srednice pordéw, jak i ich rozktad oraz
catkowitg porowatos¢. Zmianie ulegajg réwniez wiasciwo-
Sci mechaniczne. Testy w warunkach in vitro potwierdzity
pozytywny wptyw dodatku ceramiki na wstepng ocene bio-
aktywnosci w warunkach in vitro otrzymanych materiatéw.
Wprowadzenie SCO i CS pozwolito na uzyskanie materiatow
kompozytowych o pozadanej porowatosci i jednolitych wtas-
ciwosciach w catej objetosci pianki w poréwnaniu do prébek
bez dodatku SCO i CS [33]. Otrzymane wyniki wskazujg na
celowo$¢ dalszych badan, m.in. optymalizacji warunkéw
prowadzenia reakcji i wprowadzenia kolejnych modyfikacji
w celu otrzymania materiatéw o optymalnych wiasciwos-
ciach do zastosowan ortopedycznych wprowadzanych do
organizmu iniekcyjnie.
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Conclusions

The aim of this study was to fabricate a series of porous
polyurethane composites containing B-TCP additionally
modified with sulphonated castor oil and calcium stearate.
Characteristics of materials has been carried out consider-
ing the influence of bioactive ceramics on physicochemical
and biological properties. Infrared spectroscopy confirmed
structure of polyurethanes and lack of chemical bindings be-
tween filler and polymer matrix. Different amounts of added
B-TCP may influence pore diameter, pore size distribution
and porosity. Mechanical properties also undergo changes.
In vitro tests for preliminary assessment of bioactivity
confirmed positive influence of ceramics on apatite forma-
tion. Addition of SCO and CS allowed to obtain composite
materials of desirable porosity and uniform properties over
the whole volume of foam in comparison to samples unmodi-
fied with SCO and CS [33]. Obtained results justify further
investigation on i.a. optimization of reaction conditions and
incorporation of another modifications in order to obtain
materials of optimal properties for orthopaedic applications
which might be injected into the organism.
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SYNTEZA ENZYMATYCZNA
MULTIBLOKOWEGO KOPOLIMERU
POLI(BURSZTYNIANU BUTYLENU-
CO-GLIKOLU ETYLENOWEGO)
(PBS-EG) KATALIZOWANA
LIPAZA B ZE SZCZEPU CANDIDA
ANTARCTICA
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Streszczenie

W pracy przedstawiono badania nad syntezg seg-
mentowego kopoli(estro-eteru) — poli(bursztynianu
butylenu-co-glikolu etylenowego) (PBS-EG) z uzyciem
lipazy B, pochodzgcej ze szczepu Candida antarctica
Jjako katalizatora. Polimeryzacje przeprowadzono
w roztworach eteru difenylowego z udziatem bur-
sztynianu dietylu i 1,4-butanodiolu oraz poli(glikolu
etylenowego) (PEG), wprowadzanego na réznych
etapach reakcji, w temperaturze 80°C w warunkach
zmiennego cisnienia. Oceniono wplyw ci$nienia oraz
sposobu wprowadzania PEGu na budowe chemiczng
i wlasciwo$ci termiczne otrzymanych kopoli(estro-
eterow). Budowa chemiczna zsyntezowanych kopo-
limeréw zostatfa oceniona na podstawie spektroskopii
magnetycznego rezonansu jadrowego ("H NMR) oraz
spektroskopii w podczerwieni (IR). Wiasciwosci ter-
miczne zbadano metodg roznicowej kalorymettrii ska-
ningowej (DSC). Wykazano, ze zastosowanie enzymu
Jako katalizatora prowadzi do otrzymania kopolimeru
segmentowego, jednak reakcje przebiegajg z dosy¢
niskimi wydajno$ciami oraz powstate kopolimery
wykazujg matg warto$¢ masy molowej. Stwierdzono
réwniez, ze na wiekszg wydajnoS$c reakcji oraz wzrost
masy molowej wptywa jej prowadzenie w warunkach
nadcisnienia niz podcisnienia.

Stowa kluczowe: kataliza enzymatyczna, lipaza,
kopolimery estrowo-eterowe, poli(bursztynian butylenu),
polikondensacja

[Inzynieria Biomateriatow 121 (2013) 42-48]

Wprowadzenie

Polimery biodegradowalne sg najczesciej stosowany-
mi materiatami jako podtoza dla hodowli komérkowych
metodami inzynierii tkankowej. Nalezg do nich gtéwnie
poliestry alifatyczne, takie jak poli(kwas mlekowy) (PLA),
poli(kwas glikolowy) (PGA), poli(e-kaprolakton) (PCL)
i ich kopolimery [1]. Zazwyczaj sq one syntezowane na
drodze reakcji chemicznych, w ktérych substraty (mono-
mery) ulegaja polimeryzacji w obecnosci roznych uktadow
katalitycznych, gtéwnie alkoholanéw lub tlenkéw metali
[2-5]. Niestety, wiele sposrod tych uktadow wykazuje
wiasciwosci toksyczne [6,7], dlatego enzymy wzbudzajg
coraz wieksze zainteresowanie w ostatnich latach jako
nietoksyczne i wysoce selektywne uktady katalityczne.

ENZYMATIC SYNTHESIS OF
POLY(BUTYLENE SUCCINATE-
CO-ETHYLENE GLYCOL)
MULTIBLOCK COPOLYMER
(PBS-EG) CATALYZED BY LIPASE
B FROM CANDIDA ANTARCTICA

BocustAwa GRrRADzIK, MiRostAwA EL FRAY*

WEsT PoMERANIAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,

DivisioN oF BIOMATERIALS AND MICROBIOLOGICAL TECHNOLOGIES,
NANOTECHNOLOGY CENTRE,

AL. Piastow 45, 70-311 SzczeciN, PoLAND

* E-MAIL: MIRFRAY(@ZUT.EDU.PL

Abstract

The paper presents studies on the synthesis of
segmented copoly(ester-ether) - a poly(butylene
succinate-co-ethylene glycol) (PBS-EG) using as
a catalyst - lipase B derived from Candida antarctica
strain. The polymerization was performed in the solu-
tions of diphenyl ether, involving diethyl succinate and
1,4-butanediol and poly(ethylene glycol) (PEG) intro-
duced at different stages of the reaction, at 80°C under
variable pressure. The influence of variable pressure
and methods of introducing PEG monomer on the
chemical structure and thermal properties of resulting
copoly(ester-ether) was examined. The chemical stru-
cture of synthesized copolyesters was determined by
nuclear magnetic resonance spectroscopy ('"H NMR)
and infrared spectroscopy (IR). The thermal properties
were investigated using differential scanning calo-
rimetry (DSC). It was observed that use of enzyme
as catalyst allows to obtain a segmented copolymer,
however the reactions take place with relatively low
yields and molar mass. It was also found that higher
yield and molar mass of the reaction was observed
at overpressure than at underpressure conditions.

Keywords: enzymatic polymerization, lipase,
poly(ether-ester) copolymer, poly(butylene succinate),
polycondensation

[Engineering of Biomaterials 121 (2013) 42-48]

Introduction

Biodegradable polymers are most commonly used materi-
als as templates for cell culture tissue engineering methods.
These include aliphatic polyesters, such as poly(lactic acid)
(PLA), poly(glycolic acid) (PGA), poly(e-caprolactone) (PCL),
and their copolymers [1]. They are usually synthesized by
chemical processes where monomeric units are polymerized
in a presence of different catalytic systems, mostly alkoxides
or oxides [2-5]. Unfortunately, many of these catalysts are
reported to be toxic [6,7], therefore enzymes have attracted
intensive interest in the past decades as non toxic and highly
selective catalytic systems. Enzymes are biocatalysts, which
catalyze all metabolic reactions in vivo, including biopoly-
mers (biomacromolecules) synthesis. In the past decades,
enzymes have emerged as potent catalysts for the prepara-
tion of well-defined functional polymers. For the synthesis of
biodegradable polyesters, some isolated lipases were used
since they are stable in organic solvents.



Enzymy nalezg do grupy biokatalizatorow odpowiedzialnych
za przemiany metaboliczne in vivo, wtaczajac synteze bio-
polimeréw (biomakromolekut). W ostatnich latach, enzymy
zaczeto stosowac jako katalizatory w syntezie wielofunk-
cyjnych polimeréw o dobrze zdefiniowanej strukturze.
Do syntezy biodegradowalnych poliestrow stosowane sg
najczesciej lipazy ze wzgledu na ich stabilnos¢ w mediach
organicznych.

Poli(bursztynian butylenu) (PBS) jest alifatycznym polie-
strem o dobrej wytrzymatosci mechanicznej, biokompatybil-
nosci w kontakcie z komdrkami osteoblastéw, indukujgc ich
namnazanie oraz réznicowanie [8]. Testy degradac;ji hydro-
litycznej wykazaty, ze PBS ulega degradacji w roztworze soli
fizjologicznej buforowanej fosforanami w sposéb analogiczny
do poli(alfa-hydroksykwaséw) [9], a produkty jego degradacii,
m.in. fumaran, sg nietoksyczne (czasteczki bursztynianu
i fumaranu sg obecne w Cyklu Krebsa), dlatego materiat ten
jest obiecujgcym kandydatem do zastosowan medycznych
[8-11], szczegdlnie do rekonstrukcji tkanek miekkich i twar-
dych w inzynierii tkankowej. Proces biodegradaciji poliestrow
mozna modyfikowa¢ poprzez wprowadzanie hydrofilowych
segmentéw, np. polieterow do tancucha polimerowego,
poniewaz homopolimer PBS wykazuje wysoki stopien kry-
stalicznosci i jest hydrofobowy. Zastosowanie polieterow
jako sktadnikéw segmentow gietkich w kopolimerach PBS
prowadzi do utworzenia materiatéw, ktdrych wiasciwosci
mechaniczne moga by¢ tatwo kontrolowane poprzez rodzaj,
udziat wagowy i dlugos$¢ segmentu gietkiego. Przyktadowo,
poli(glikol etylenowy) (PEG), znany jako nietoksyczny, nie-
antygeniczny i biozgodny substrat jest czesto stosowany jako
sktadnik poprawiajacy wtasciwosci hydrofilowe i biokompa-
tybilnos¢ biomateriatéw polimerowych.

Biorac pod uwage zalety alifatycznego poliestru, jakim
jest PBS oraz hydrofilowego polieteru, PEG, a takze uzycie
nietoksycznych enzymow jako katalizatoréw, w niniejszej
pracy podjeto po raz pierwszy badania nad otrzymaniem
i zbadaniem wtasciwosci tych nowych materiatéw. Jak dotad,
aktywnos¢ katalityczna lipaz zostata sprawdzona w syntezie
wysokoczgsteczkowego PBS [12-17], jednakze bezposred-
nia synteza z kwasu bursztynowego i 1,4-butanodiolu jest
trudna z powodu rozdziatu fazowego reagentéw. W celu
unikniecia tego problemu, uzywa sie estrow kwasu burszty-
nowego, bursztynianu dietylu i 1,4-butanodiolu uzyskujac
homogeniczng mieszanine reakcyjng w odpowiednim roz-
puszczalniku [18,19]. Polimeryzacja katalizowana lipazami
wykazuje wysokg chemo-, regio- i enancjo-selektywnosc,
co pozwala utrzymac¢ kontrole nad budowa chemiczng
i finalnymi wtasciwosciami PBS [18].

W pracy przedstawiono synteze segmentowych kopoli-
(estro-eteréw) poli(bursztynianu butylenu-co-glikolu etyle-
nowego) (PBS-PEG), katalizowana lipazg B pochodzaca ze
szczepu Candida antarctica. Sekwencje poli(bursztynianu
butylenu) (PBS) tworzg w takich uktadach segmenty sztywne,
natomiast poli(glikolu etylenowe) (PEG) stanowig segmenty
gietkie. Zbadano wplyw cisnienia oraz sposobu wprowadza-
nia polieteru na wydajnos¢ prowadzonych syntez, budowe
chemiczng i wtasciwosci termiczne otrzymanych materiatow.

Materialy i metody

Materiaty

Kopoli(estro-etery) poli(bursztynianu butylenu-co-glikolu
etylenowego), oznaczone w pracy jako PBS-EG, otrzymano
metoda polimeryzacji enzymatycznej przy uzyciu bursztynia-
nu dietylu (BDE), 1,4-butanodiolu (1,4-BD) oraz poli(glikolu
etylenowego) (PEG_1000) w eterze difenylowym. Jako
katalizatora uzyto lipaze B pochodzacg ze szczepu Candi-
da antarctica o nazwie handlowej Novozym 435" (N435).
Schemat syntezy przedstawiono na RYS. 1.

Poly(butylene succinate) (PBS) is a typical biodegradable
aliphatic polyester with excellent mechanical properties,
good biocompatibility in contact with osteoblasts inducing
their proliferation and differentiation [8]. The hydrolytic deg-
radation indicated that PBS was degrading in the solution of
phosphate buffered saline and showed similar behavior to
poly(alpha-hydroxy acids) [9] and its degradation products,
including fumarate, are non-toxic (succinate and fumarate
molecules are included in the Krebs Cycle), therefore this
material is of great promise for biomedical applications
[8-11], especially for soft and hard tissue engineering. The
biodegradability of polyesters can be improved by increasing
the hydrophilicity, such as by the introduction of hydrophilic
segments, i.e. polyethers, because PBS as a homopolymer
is highly crystalline and hydrophobic. The introduction of
polyether soft segments into copolyesters leads to the forma-
tion of segmented polymers whose mechanical properties
can be easily controlled by the type, the weight percent and
the length of the soft segments. For example, poly(ethylene
oxide), known as nontoxic, non-antigenic and non-immu-
nogenic polymer, is often used as the component to impart
good hydrophilicity and biocompatibility of biomaterials.

Taking the advantages of aliphatic polyester such as PBS
and hydrophilic PEG polyether, and enzymes as non-toxic
catalysts, we report here, for the first time, our work on
the synthesis and characterization of these new materials.
So far, lipase catalysis was successfully employed to synthe-
size high molecular weight PBS [12-17], however direct syn-
thesis of succinic acid and 1,4-butanediol remains inefficient
due to the phase separation of the reagents. To overcome this
problem, monophasic reaction mixtures in the correspond-
ing solvent were prepared from diethyl succinate and 1,4-
butanediol [18,19]. The lipase-catalyzed polymerizations
show very high chemo-, regio-, and enantio-selectivities
what allows to keep a good control over the chemical struc-
ture and final properties of PBS [18].

In this work, we will discuss the polymerization of seg-
mented copoly(ether-ester) poly(butylene succinate-co-
ethylene glycol) (PBS-EG) catalyzed by lipase B from
Candida antarctica. In such systems, the sequences of
poly(butylene succinate) (PBS) form hard segments and
poly(ethylene glycol) (PEG) segments are soft. In this work,
we will discuss the influence of variable pressure and intro-
ducing PEG at various stages of the reaction on reaction yield,
chemical structure and thermal properties of the materials.

Materials and methods

Materials

Copoly(ether-ester) of poly (butylene succinate-co-eth-
ylene glycol) (PBS-EG), abbreviated in the work as PBS-
EG, was prepared by enzymatic polymerization of succinic
acid ester (diethyl succinate) and 1,4-butanediol (1,4-BD)
and poly(ethylene glycol) (PEG_1000), in organic solvent
(diphenyl ether). Lipase B derived from Candida antarctica
strain, trade name Novozym 435" (N435), was used as
a catalyst. The schematic outline of the synthesis is pre-
sented in FIG. 1.

N435 (10% wt. catalyst based on the total weight of all
reagents), dried under 0.1 mmHg vacuum at 25°C for 24 h,
was transferred into a 50 mL round-bottom flask contain-
ing monomers: diethyl succinate, 1,4-butanediol and
poly(ethylene glycol) (PEG_1000) with organic solvent -
diphenyl ether (200 wt% catalyst based on the total weight
of all reagents). The reaction mixture was magnetically
stirred and heated at 80°C. The molar ratio of the reagents
1,4-BD:PEG/DES was 0.015:0.02 mol.
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44 Immobilizowany enzym, Novozym N435
ee0e0 o000 e (10% wag. katalizatora w stosunku do

O

masy wszystkich reagentéw), wysuszony
pod cisnieniem 0,1 mmHg w temperaturze
25°C przez 24 h, przeniesiono do kolby
kulistej o pojemnosci 50 ml zawierajacej
monomery: bursztynian dietylu, 1,4-butano-
diol oraz poli(glikol etylenowy) (PEG_1000)
zawieszone w rozpuszczalniku organicznym
— eterze difenylowym (200% wag. rozpusz-
czalnika w stosunku do masy wszystkich
reagentow). Stosunek molowy reagentéw
1,4-BD:PEG/DES wynosit 0.015:0.02 mol.

Mieszanine reakcyjng ogrzewano
w temperaturze 80°C, przy jednoczesnym
mieszaniu. Reakcje prowadzono pod cis-
nieniem atmosferycznym przez 2 h (I etap),
nastepnie wytworzono podcisnienie
0,5 mmHg i reakcje prowadzono dalej przez
4 h (Il etap). Otrzymany w ten sposob mate-
riat oznaczono jako PBS-EG1. W przypadku
pozostatych dwéch materiatow PBS-EG2
oraz PBS-EG3 zastosowano odpowiednio

OCH,CH,
CH,CH,0

diethyl succinate/
bursztynian dietylu

SN\ oH
HO

1,4 - butanediol/
1,4-butanodiol

(0]
H’{' \/\}O/H
n

poly(ethylene glycol)(PEG)/
poli(glikol etylenowy)

0O

lipase B (Candida antarctica),
in solution (diphenyl ether),
vacuum, heating/ lipasa B
(Candida antarctica),
w roztworze (eter dlfenylowv),

Poly(butylene succinate) - poly(ethylene glycol)
poli(bursztynian dietylu) - poli(glikol etylenowy)

podcisnienie 0,5 mm Hg i nadcisnienie
2mm Hg, a PEG_1000 wprowadzono dopie-
ro na etapie polikondensac;ji (Il etap). Udziat
segmentow sztywnych (W,) do gietkich (W,)
na podstawie obliczen stechiometrycznych
wynosit 50/50% wag.

Produkty reakcji rozpuszczono w chloroformie w celu
rozpuszczenia nieprzereagowanych monomeréw oraz
zanieczyszczen i filtrowano w celu odmycia mikrosfer,
na ktérych byt immobilizowany enzymatyczny katalizator.
Roztwory polimeréw w chloroformie wytracano w metanolu
w postaci biatego, krystalicznego produktu. Zsyntezowane
polimery przemyto jeszcze metanolem pie¢ razy i suszono
w 50°C przez 16 h.

Homopolimer PBS syntezowano w analogiczny sposéb,
stosujac warunki opisane w [20]: temperatura reakcji 80°C,
cisnienie 0,5 mmHg, czas reakcji: | etap 2 h, Il etap 9 h.

(PBS-EG).

Metody

Budowe chemiczng kopolimeru PBS-EG oceniono na
podstawie spektrograméw magnetycznego rezonansu ja-
drowego ("H NMR) przy uzyciu spektrometru Bruker DPX
400 w deuterowanym chloroformie. Widma zostaty wyko-
nane przy czestotliwosci 400,13 MHz (*H NMR), stosujac
tetrametylosilan jako wzorzec wewnetrzny. Na podstawie
przyktadowego widma pokazanego na RYS. 2, poréwnano
intensywnosci poszczegolnych pikdw i wyliczono zawarto$¢
segmentow gietkich w kopolimerze oraz masy molowe,
korzystajac z zaleznosci jak w pracy [21], tj. poréwnujac
intensywnosci piku A (reszty od estru kwasu bursztyno-
wego w PBS) i D (grupy metylenowej od PEG potaczonej
z grupg karboksylowag od estru kwasu bursztynowego)
i odczytujac ilos¢ protondw (pod powierzchnig obydwu pi-
kéw) pochodzacych od estru kwasu bursztynowego (1000 p*)
i od PEGu (1743,5 p*).

Do oceny budowy chemicznej kopolimeru zastosowano
réwniez spektroskopie w podczerwieni z transformacijag
Fouriera (ATR-FTIR), stosujac spektrofotometr Thermo
Nicolet ze zlotg przystawka w zakresie liczb falowych 4000
do 400 cm™.

Analize termiczng otrzymanego kopolimeru wykonano
metodg réznicowej kalorymetrii skaningowej (DSC) przy
uzyciu aparatu Q100 TA Instruments w cyklu: grzanie-
chtodzenie-grzanie w zakresie temperatur -100 - 250°C,
przy szybkosci grzania/chtodzenia 10 deg/min.

RYS. 1. Schemat syntezy poli(bursztynianu butylenu-co-glikolu
etylenowego) (PBS-EG).
FIG. 1. Synthesis of poly(butylene succinate-co-ethylene glycol)

The reaction was carried out under atmospheric pressure
for the first 2 h (I step) and then the reaction pressure was
reduced to 0.5 mmHg (underpressure), respectively, with no
change in the temperature and then the reaction was carried
out for 4 hours (Il step). Obtained material was abbreviated
as PBS-EG1. In the case of the other two materials PBS-
EG2 and PBS-EG3 pressure was reduced to underpressure
- 0.5 and overpressure - 2 mmHg, respectively. Besides,
PEG_1000 was introduced at the polycondensation stage
(second stage). The hard (W,) to soft (W,) segments ratio
based on stoichiometric calculations was 50/50 wt%.

The resulting product mixture was dissolved in chloroform
to dissolve the unreacted monomers and impurities and
then the microspheres in which the enzyme catalyst was
immobilized were separated. The resulting chloroform solu-
tion was slowly added with stirring to methanol to precipitate
a white crystalline product. The synthesized polymer was
additionally washed with methanol for five times and then
dried in vacuum at 50°C for 16 h.

PBS homopolymer was synthesized in an analogous
way using the conditions as described in [20]: reaction tem-
perature 80°C, pressure 0.5 mmHg, reaction time: | stage —
2 h, Il stage —9 h.

Methods

The chemical structure of the copolymer PBS-EG was
determined from magnetic nuclear resonance ("H NMR)
spectrograms. Measurements were performed with a Bruker
DPX 400 apparatus in deuterated chloroform, using tetram-
ethylsilane as an internal standard. Spectra were obtained
at a frequency of 400.13 MHz. Based on 'H NMR spectra
(as shown in FIG. 2), the soft segments content and molar
mass in the copolymer was calculated by comparing the
intensity of the individual peaks using calculations as in work
[21], i.e. by comparing the intensity of peak A (residues of
succinic acid ester in PBS) and peak D (PEG methylene
group linked to the carboxyl group of succinic acid ester),
and reading the number of protons (the area under both
peaks) derived from succinic acid ester (1000 p*), and from
PEGs (1743.5 p*).
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Wyniki i dyskusja

W wyniku reakcji bursztynianu dietylu, 1,4-butanodiolu
oraz poli(glikolu etylenowego), prowadzonej w czasie 4 h
w temperaturze 80°C i w obecnosci enzymu jako kataliza-
tora, otrzymano kopolimery poli(bursztynianu butylenu-co-
glikolu etylenowego) o budowie chemicznej pokazanej na
spektrogramie 'H NMR (RYS. 2).

Szczegdtowa analiza spektrogramu wykazata nastepu-
jace przesuniecia chemiczne: 2,66 (dH*) ppm przypisano
protonom pochodzacym od jednostek kwasu bursztynowego
w polimerze, natomiast sygnaty przy 1,72 (6HB) i 4,12 (dH®)
ppm odpowiadajg dwdm réznym rodzajom protondéw grup
metylenowych pochodzacych od jednostek 1,4-butanodiolu.
Sygnat od protonéw grup metylenowych PEG jest widoczny
przy 3,64 ppm (8HP). Dwa sygnaty przy 3,82 (dH"') oraz 4,25
(6HP”) ppm przypisano do protonéw grup metylenowych
pochodzacych od PEG zwigzanych z jednostkami kwasu

To evaluate the chemical structure of the copolymer,
fourier transform infrared spectroscopy (ATR-FTIR) was also
carried out with Thermo Nicolet apparatus with the Golden
Gate adapter in the range between 4000 and 400 cm-'.

Differential scanning calorimetry (DSC) of obtained
copolymer was performed with the Q100 TA Instruments
apparatus is a triple cycle: heating-cooling-heating in the
range from -100 - 250°C at heating/cooling rate 10 deg/min.

Results and Discussion

Enzymatic synthesis of diethyl succinate, 1,4-butane-
diol and poly(ethylene glycol) carried out for 4 hours
at 80°C in the presence of an enzyme as catalyst resulted
in poly(butylene succinate-co-ethylene glycol) copolymers
of chemical structure as depicted in the formula and shown
in 'H NMR spectrogram (FIG. 2).

bursztynowego.
Analiza budowy chemicz-
nej kopoliestru za pomoca 'H

E ? A A 1
CH3CHZO-LC—CH2—CHE—C—O—

c

0
¢ I 4 A I o o D D
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NMR wykazata liniowg budo-
we uzyskanego materiatu, bez
obecnosci struktur cyklicz-
nych. Metoda "H NMR pozwo-
lita rbwniez na oszacowanie
rzeczywistych udziatéw wago-
wych segmentéw sztywnych
do gietkich, W, /W, (% wag.)
zsyntezowanych kopolime-
réw. TABELA 1 zawiera obli-
czone wartosci W, /W, masy
molowe (M,) oraz wydajnosci
reakcji (W). Wydajnos¢ reakc;ji
obliczono jako stosunek masy
produktu otrzymanego w wy-

e

niku reakcji chemicznej do

i T ljr 4J

masy obliczonej na podstawie
wspoétczynnikéw stechiome-

70 65 60 55 50 45 40 35 30 25 20 15 1.0 05 0.0

f1 (ppm)

trycznych réwnania reakcji
i ilosci uzytych substratow.

RYS. 2. Widmo 'H NMR kopolimeréw PBS-EG (na przyktadzie PBS-EG3 otrzymanego
przy nadcisnieniu 2 mmHg).

FIG. 2. '"H NMR spectrum of PBS-EG copolymers (example of PBS-EG3 synthesized
under 2 mmHg - overpressure).

TABELA 1. Udziaty wagowe (W,

t = const (2 godz. + 4 godz.).
TABLE 1. Mass fraction (W,

Cisnienie
Pressure

Masa
molowa

Materiat
Material

Wh/W s

), masy molowe (M,) oraz wy-
dajnosci reakcji (W) dla PBS-EG otrzymanych pod réznymi cisnie-
niami i przy zmianach etapow wprowadzania segmentu gietkiego;

), molar mass (M,) and the yield of

reaction (W) for PBS-EG obtained at different pressure and with
changes in introduction of soft segment, t = const (2 h + 4 h).

Wprowadzenie

A detailed assignment of chemical shifts is
shown as follows: the signal at 2.66 (3H") ppm
was assigned to the methylene proton of SA unit
in the polymer, and those at 1.72 (5HE) and 4.12
(BH®) ppm correspond to two different types of
methylene protons of BDO unit. The peaks of
methylene protons of PEG repeating unit were
observed at 3.64 ppm (8HP). The two small
peaks at 3.82 (dH’) and 4.25 (6HP”) ppm were
ascribed to the two methylene protons of PEG

45

[% wag.]
Wh/W s
[wt%]

segmentu
gietkiego
(PEG)
Incorporation
of soft segment
(PEG)

terminus linked with SA.

By analyzing the copolyester structure with
'H NMR we found a linear structure without O
rings formation. '"H NMR method allowed to
estimate the mass fraction of hard segments to
soft segments, W,/W; [wt%] and molar mass in

Molar
mass

'HNMR M, [g/mol]

P [mmHg]

PBS-EG1| 80/20 2240 0.5 | etap / step 15 | the synthesized materials. TABLE 1 shows the
calculated values of W, /W,, molar mass (M,) - LlJ
PBS-EG2| 81/19 2300 0.5 Il etap / step 22 J and the yield (W) of the reaction. The reaction —
yield was calculated as the ratio of the product L
PBS-EG3| 70/30 2660 2.0 Il etap / step 30 I weight obtained during chemical reactiontothe |,
stoichiometric weight of the reagents.
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Na podstawie obliczen sktadu chemicznego na podstawie

® o o o o o o widm 'HNMR stwierdzono, ze w zastosowanych warunkach

reakcji (catkowity czas reakcji 6 godzin i zmienne warunki
cisnienia), uzyskane produkty znaczaco réznig sie sktadem
segmentowym w poréwnaniu do zatozonego na podstawie
stechiometrii reakcji (50:50% wag). Najwyzszg zawartos¢
segmentéw gietkich, jednak tylko 30%, wartos¢ masy mo-
lowej (2660 g/mol) oraz wydajnos¢ reakcji na poziomie 30%
uzyskano dla materiatu PBS-EG3, ktéry zsyntezowano przy
cisnieniu 2,0 mmHg. Przy znacznie obnizonym cisnieniu,
tj. 0,5 mmHg oraz podczas wprowadzenia PEG w czasie
| etapu syntezy (PBS-EG1), stwierdzono nizszy udziat seg-
mentow gietkich (20%), nizszg mase molowa (2240 g/mol)
i nizsza wydajnosc¢ reakcji (tylko 15%). W przypadku ma-
terialu PBS-EG2 i przy zachowaniu analogicznych warun-
koéw cisnienia jak w syntezie materiatu PBS-EG1, ale przy
wprowadzeniu PEG_1000 podczas drugiego etapu reakcji,
obliczona wydajnosc¢ reakcji wynosita 22%, jednak zawar-
tos¢ segmentéw gietkich wynosita tylko 19%, a wartos¢
masy molowej byta zblizona do tej uzyskanej dla materiatu
PBS-EG1. Wstepna analiza tych wynikéw wskazuje, ze
istotnym parametrem wptywajgcym na wydajnos¢ reakc;ji
jest cisnienie procesu. Jednak nalezy zwréci¢ uwage, ze
reakcje prowadzono w stosunkowo krétkim czasie: 2 godz.
| etap i 4 godz. Il etap. Jak wynika z literatury, prowadzenie
reakcji syntezy homopolimeru PBS przez 10 h prowadzi
do powstania produktu o M, = 5500 Da, natomiast po 72 h
uzyskuje sie produkt o M, = 10 000 Da [22-25]. Dlatego tez
kolejne syntezy nalezy prowadzi¢ przy znaczaco wydiu-
zonych czasach reakcji, aby uzyskac¢ kopolimer o wyzszej
masie molowej, zaktadanym udziale segmentéw sztywnych
do gietkich, i wysokim stopniu przereagowania.

Budowe chemiczng zsyntezowanych materiatéw ocenio-
no réwniez na podstawie widm ATR FT-IR (RYS. 3).

Based on calculations of the chemical composition of the
'H NMR spectra it was found that the reaction conditions
used (total reaction time was 6 hours and variable pressure
conditions), the products obtained are significantly differ-
ent in composition compared to the segment based on the
assumed stoichiometry of the reaction (50:50 wt%). The
highest content of soft segments, but only 30%, molar mass
(2660 g/mol) and the reaction yield of 30% were obtained
for PBS-EG3 material, which was synthesized at pressure
2.0 mmHg. At much lower pressure, i.e. 0.5 mmHg, and
when PEG segments were introduced during the first step
of the synthesis (PBS-EG1), lower content of soft segments
(20%), molar mass (2240 g/mol) and lower yield of the reac-
tion (only 15%) was found. In the case of PBS-EG2 material
when maintaining similar pressure conditions as in the syn-
thesis of PBS-EG1, but with the introduction of PEG_1000
during the second step of reaction, the calculated reaction
yield was found to be 22%, but the content of soft segments
was only 19% and molar mass was similar to PBS-EG1
material. Preliminary analysis of these results indicates that
an important parameter affecting the yield of the reaction
is applied pressure. However, it should be noted that the
reactions were carried out in a relatively short period of time:
2 h (I step) and 4 h (Il step). According to the literature, the
first 10 h of the reaction are necessary for rapid increase
in M, up to 5500 Da. Thereafter, M, can increase to 8000
and 10 000 by 24 and 72 h, respectively [22-25]. Therefore,
next synthesis will be carried out at significantly prolonged
reaction time to obtain copolymers with higher molar mass,
hard to soft segments content close to stoichiometry and
with high conversion.

The chemical structure of synthesized materials was
also confirmed with the infrared spectroscopy (ATR-FTIR)
(FIG. 3).

PBS-EG3

%T

PBS 1720 cm”

N

1046 cm”

” 1156 cm”

1100 cm™

4000 3500 3000 2500

Wavenumbers (cm-1)

2000 1500 1000 500

RYS. 3. Widma ATR FT-IR dla uzyskanych materiatéw PBS-EG.
FIG. 3. ATR FT-IR spectra for obtained materials of PBS-EG.
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Charakterystyczne pasma absorpc;ji dla widma homopo-
limeru PBS zaobserwowano przy dtugosci fali 1720 cm-,
1156 cm™ oraz 1046 cm™' (drgania rozciggajace od alifatycz-
nych wigzan C=0). W widmach kopolimeréw pojawiaja sie
pasma charakterystyczne dla grup eterowych, w tym pocho-
dzace od wigzan C-O-C przy dtugosci fali 1100 cm-'.

Wiasciwosci termiczne materiatdw oznaczono na pod-
stawie termogramow DSC, a uzyskane wartosci temperatur
topnienia T, temperatur krystalizacji T, oraz odpowiadajace
im entalpie zestawiono w TABELI 2. W tabeli przedstawiono
réwniez wasciwosci termiczne homopolimeru PBS zsynte-
zowanego przy zastosowaniu katalizatora enzymatycznego
(PBS enz.).

Materiaty PBS-EG wykazujg
niskotemperaturowg przemia-
ne zeszklenia, T, (ok. -50°C)
oraz temperature topnienia, T,,
(ok. 94-98°C), co swiadczy o
utworzeniu sie kopolimeru, gdyz
niskotemperaturowe zeszklenie
mozna przypisaé segmentom
gietkim PEG, natomiast T,, doty-
czy segmentéw sztywnych PBS
(niskotemperaturowego T nie za-

Numer Tn
prébki [°C]
SETI[]
code

AH,,
[J/g]

TABELA 2. Charakterystyka wiasciwosci termicz-
nych dla uzyskanych materiatéw PBS-EG.
TABLE 2. Characteristic thermal behavior for
synthesized PBS-EG materials.

T
[°C]

52.5

We can see the characteristic absorption bands of PBS
appeared at 1720 cm™ (stretching vibration of aliphatic
C\O bond), 1156 cm™, and 1046 cm™"' (stretching vibration
of aliphatic C\O bond). In the following spectra for PBS-EG
the characteristic absorption bands of PBS were noticed,
at same time, the aliphatic C\O\C stretching vibration peak
of PEG that appeared at 1100 cm~" was found.

The characteristic thermal properties were determined
from DSC scans, and high temperature melting peak, T, and
the crystallization temperature, T,, and the corresponding
enthalpies are summarized in TABLE 2. The table shows
also thermal properties for the homopolymer PBS synthe-
sized using an enzyme catalyst (PBS enz.).

PBS-EG materials exhibit
low-temperature glass transi-
tion, T, (ca. -50°C) and the
melting temperature T, (ap-
proximately 94-98°C), which
indicates formation of copoly-
mer, because low-tempera-
ture glass transition can be
attributed to the soft segments
(PEG), and T,, to the hard seg-
ments PBS (low temperature
T, was not observed for the
homopolymer PBS enz.).
T,, values obtained for the

T,  AC,
[’Cl]

[J/(g*C)]

80.9 |-51.3 | 0.374

56.2

copolymers are lower than

e the T,, for the PBS enz., and

-48.7 | 0.363

50.7

also we can see lower crystal-

28.3 [-48.8| 0.309 lization temperatures, T.. For

71.2

the PBS-EG3 copolymer, the
lowest value of heat capacity

93.0 - -
changes and the lowest value

obserwowano dla homopolimeru

PBS enz.). Otrzymane wartosci T,, jPBS-EG1| 94.8 | 96.4
dla kopolimeréw sg nizsze niz T,

dla PBS enz., nizsze sa rowniez §ppg paol 975 | 83.9
warto$ci temperatur krystalizacji,

T,, gdyz wprowadzenie oligoeteru

zaburza strukture krystaliczng JPBS-EG3| 98.6 | 37.9
poli(bursztynianu butylenu). Dla

kopolimeru PBS-EG3 stwierdzo- PBS enz. | 108.8 | 123.0
no najnizsza wartos¢ zmiany

ciepta wtasciwego oraz najnizsza Jwhere:

wartos¢ entalpii topnienia, AH,,
i entalpii krystalizacji, AH,, co
moze $wiadczy¢ o dobrej mikro-
separacji fazowej tego materiatu
(doktadna weryfikacja tego twier-
dzenia wymagataby dodatkowych
badan metodg WAXS).

T,,- temperatura topnienia / melting temperature

(drugi cykl ogrzewania / 2" heating run),

AH,, - entalpia topnienia / melting enthalpy,

T.- temperatura krystalizacji / crystallization temperature,
AH, - entalpia krystalizacji / crystallization enthalpy,

AC, - zmiana ciepta wtasciwego / change in heat capacity

of the melting enthalpy, AH,,
and crystallization enthalpy,
AH,, were found what may
indicate good microphase
separation of the material
(verification of this statement
would require additional
measurements with WAXS).

Whioski

Stosujgc immobilizowany enzym jako katalizator otrzyma-
no kopoli(estro-etery) poli(bursztynianu butylenu-co-glikolu
etylenowego) (PBS-EG) w warunkach réznych cisnien oraz
wprowadzajgc PEG na réznych etapach syntezy. Analiza
budowy chemicznej metodami 'H NMR i ATR FT-IR potwier-
dzita obecnos$é ugrupowan charakterystycznych dla grup
estrowych i eterowych pochodzacych od sekwencji PBS
i PEG. Wykazano, ze zastosowane wartosci podcisnienia lub
nadcisnienia na etapie polikondensacji wptywajg na wydaj-
nosc¢ reakgji, ktdéra wynosita najwyzej 30%. Warunki te miaty
réwniez wptyw na stopien wbudowania sie oligoeterowych
segmentéw gietkich w strukture makroczasteczki, ktory
wynosit maksymalnie 30% (w odniesieniu do wyliczonych
na podstawie stechiometrii 50% wag.) oraz wartosci masy
molowej, wynoszacej maksymalnie 2660 g/mol. Analiza
wiasciwosci termicznych wykazata przesuniecie tempera-
tury krystalizacji, T, i temperatury topnienia, T, w kierunku
nizszych wartosci w poréwnaniu do homopolimeru PBS,
$wiadczac o utworzeniu sie segmentowego kopolimeru
i zaburzeniu struktury krystalicznej poli(bursztynianu
butylenu).

Conclusions

We have synthesized copoly(ether-ester), namely
poly(butylene succinate-co-ethylene glycol) (PBS-EG),
using immobilized enzyme as a catalyst and different pres-
sure, and introducing PEG at various steps of the reaction.
Analysis of chemical structure with '"H NMR and ATR FT-IR
confirmed the presence of specific bonds and groups,
characteristic for ester and ether groups, derived from
the sequences of PBS and PEG. It has been shown, that
the applied underpressure or overpressure at the poly-
condensation step, influence the reaction yield, which is no
higher than 30%. These conditions also affected the degree
of incorporation of the oligoethers soft segments to mac-
romolecule structure, which was maximum 30% (compare
to 50 wt.% calculated from the stoichiometry) and molar
mass, which the highest value was 2660 g/mol. Analysis of
characteristic thermal properties showed that thermal shifts
of crystallization temperature, T, and the melting tempera-
ture T,, had lower values as compared to the homopolymer
PBS, providing the formation of segmented structure
of the copolymer and disorder of the crystal structure of poly
(butylene succinate).
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Podziekowania

BI® MATERIALS
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dycznych: metalicznych, ceramicznych, polimerowych, weglowych i kompozytowych. Studenci zapoznajg sie
z metodami projektowania i wytwarzania biomateriatéw, a nastepnie mozliwosciami analizy ich wtasciwosci
mechanicznych, wtasciwosci fizykochemicznych (laboratoria z metod badan: elektronowa mikroskopia skanin-
gowa, mikroskopia sit atomowych, spektroskopia w podczerwieni, badania energii powierzchniowej i zwilzalno-
Sci) i wkasciwosci biologicznych (badania: in vitro i in vivo). Omawiane sg regulacje prawne i aspekty etyczne
zwigzane z badaniami na zwierzetach i badaniami klinicznymi (norma EU ISO 10993). Studenci zapoznajq sie
Z najnowszymi osiggnieciami medycyny regeneracyjnej i inzynierii tkankowej.

Sylwetka absolwenta:

Studia adresowane sg do absolwentow uczelni technicznych (inzynieria materiatowa, technologia chemiczna),
przyrodniczych (chemia, biologia, biotechnologia), a takze medycznych, stomatologicznych, farmaceutycz-
nych i weterynaryjnych, pragnacych zdobyé, poszerzy¢ i ugruntowac wiedze z zakresu inzynierii biomateriatow
i nowoczesnych materiatéw dla medycyny.

Stuchacze zdobywajg i/lub pogtebiajg wiedze z zakresu inzynierii biomateriatéw. Po zakohczeniu studidw wy-
kazujg sie znajomoscig budowy, wiasciwosci i sposobu otrzymywania materiatéw przeznaczonych dla medy-
cyny. Potrafig analizowa¢ wyniki badan i przekfadac¢ je na zachowanie sie biomateriatu w warunkach zywego
organizmu. Ponadto stuchacze wprowadzani sg w zagadnienia dotyczgace wymagarn normowych, etycznych
i prawnych niezbednych do wprowadzenia nowego materiatu na rynek. Ukonczenie studiéw pozwala na na-
bycie umiejetnosci przygotowywania wnioskéw do Komisji Etycznych i doboru metod badawczych w zakresie
analizy biozgodnosci materiatow.

Zasady naboru:

Termin zgtoszen: od 20.09.2014 do 20.10.2014 (liczba miejsc ograniczona - decyduje kolejnos¢ zgtoszen)
Wymagane dokumenty: dyplom ukonczenia szkoty wyzszej

Miejsce zgtoszen: Krakéw, Al. Mickiewicza 30, Pawilon A3, p. 208 lub p. 501

Osoby przyjmujgce zgtoszenia:

Dr hab. inz. Elzbieta Pamuta, prof. AGH (tel. 12 617 44 48, e-mail: epamula@agh.edu.pl)

dr inz. Matgorzata Krok-Borkowicz (tel. 12 617 47 44, e-mail: krok@agh.edu.pl)

Czas trwania: Optaty:
2 semestry (od XI 2014 r. do VI 2015 .) 2600 z

Informacje dodatkowe:
Zajecia: 8 zjazdéw (soboty-niedziele) 1 raz w miesigcu.
Przewidywana liczba godzin: 160.




