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Streszczenie

Celem pracy byta charakterystyka wspéfczesnych
pogladdéw na zagadnienie warstwy wierzchniej i jej roli
w procesie osteointegracji wszczepow stomatologi-
cznych. Przedstawiono parametry powierzchni, ktére
bezposrednio wptywajg na inicjacje procesu integracji
implantu oraz jego pézZniejsze funkcjonowanie w orga-
nizmie. Szczegdlng uwage poswiecono zagadnieniu
struktury powierzchni implantoéw dentystycznych oraz
metodom modyfikacji umozliwiajgcym funkcjonalizacje
powierzchni z wykorzystaniem biomolekut. Wspot-
czesne kierunki inzynierii powierzchni skupiajg sie na
zwiekszeniu biozgodnos$ci materiatow metalicznych
i intensyfikacji proceséw osteointegracji w oparciu
0 zasady biomimetyki. Liczne badania in vitro, in vivo
oraz wstepne badania kliniczne wskazujg, ze uzyska-
nie nanotopografii zapewnia szybszg osteointegracje
implantoéw dentystycznych w poréwnaniu ze standar-
dowymi wszczepami o powierzchni mikrostrukturalnej.
Zastosowanie biomolekut takich jak: kolagen, sek-
wencje peptydowe lub czynniki wzrostu przyspieszajg
procesy wgajania sie implantéw, co zostato rowniez
potwierdzone w badaniach in vitro oraz in vivo.
W pracy poruszony réwniez zostat problem biofilmu
bakteryjnego, ktory jest szczegdlnie zauwazalny
w implantologii stomatologicznej. Zjawisko kolonizacji
powierzchni abiotycznych przez mikroorganizmy jest
szczegdblnym problemem implantologii stomatologicznej.
Ocenia sie, ze powstajgcy na powierzchni implantu
biofilm bakteryjny jest jedng z najczestszych przyczyn
utraty wszczepu. Dlatego tez obserwuje sie dgzenia
do opracowania nowych metod walki z zakazeniami
okotowszczepowymi, wsrod ktérych szczegdlng uwa-
ge poswieca sie odpowiedniej modyfikacji warstwy
wierzchniej. Obecnie uwaza sie wiec, Zze oprécz 0sigg-
niecia dobrej osteointegracji, biomateriaty powinny
wykazywac wtasciwosci umozliwiajgce zahamowanie
adhezji bakterii, a tym samym formowania biofilmu,
ktoéry moze byc¢ przyczyng utraty implantu.

Stowa kluczowe: tytan, modyfikacja powierzchni,
implanty stomatologiczne, mikrostruktura, nano-
struktura

[Inzynieria Biomateriatow 124 (2014) 2-10]
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Abstract

The aim of this work is to present modern directions
in the field of surface layer and its role in the process
of dental implants osseointegration. The subject of
analysis were parameters of the surface that directly
initiate process of integraton of the implant with the
tissue and its further functioning in the body. The
thorough attention was paid to the micro- and nano-
structure of dental implant surface and the methods of
its modification using biomolecules in order to make
the implant functional. Another subject of the study
was bacterial biofilm formation, which is particularly
noticeable and dangerous in dental implantology.
Having read the literature about modifications of
titanium biomaterials surface, it can be concluded
that modern trends in surface engineering focus on
maximizing the biocompatibility of implants and their
osseointegration on the basis of biomimetics. Nume-
rous in vitro, in vivo tests and clinical research suggest
that using nano-topographic materials results in faster
osseointegration of dental implants in comparison
with standard microstructure implants. Furthermore,
introducing such biomolecules like collagen, peptide
sequences or growth factors accelerate the implant
healing process, which has been proven by in vitro
and in vivo tests. The long-term implant functionality
might also depend on using additional agents which
prevent bacterial adhesion and subsequent formation
of biofilm, leading to the implant loss.

Keywords: titanium, surface modification, dental
implants, microstructure, nanostructure

[Engineering of Biomaterials 124 (2014) 2-10]
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Wstep

Tytan od wielu lat z powodzeniem wykorzystywany jest
w chirurgii kostnej. Znalazt zastosowanie miedzy innymi
w ortopedii, chirurgii szczekowo-twarzowej, a przede wszyst-
kim w implantologii i implantoprotetyce stomatologicznej.
W odrdznieniu od innych biomateriatdw metalicznych tytan
posiada niskg gestos¢ i modut Younga, wysokg odpornosc¢
korozyjng i zmeczeniowa, co korzystnie wptywa na jego
wiasciwosci biomechaniczne. Ponadto tytan charakteryzu-
je sie zdolnoscig do samopasywaciji czyli spontanicznego
wytwarzania na jego powierzchni dwutlenku tytanu, ktéry
oddzielajgc metal od tkanki wptywa na wysokg biozgodnos$¢
tego materiatu [1]. Oprécz biozgodnosci, implant musi wy-
kazywaé¢ kompatybilno$¢ mechaniczng oraz morfologiczna.
Tylko wéwczas mozliwe jest prawidtowe wgojenie wszczepu
okreslane mianem osteointegracji czyli funkcjonalnego po-
tgczenia wszczepu z zywa tkankg kostng [2-5].

Na przebieg osteointegracji bezposrednio wptywa stabi-
lizacja implantu w tkance kostnej, ktérg mozna podzieli¢ na
stabilizacje pierwotng oraz wtérng. Stabilizacja pierwotna jest
mechaniczng retencjg wszczepu w kosci. Na jej warto$¢ majg
wptyw czynniki zwigzane z pacjentem takie jak: jakos¢ i ilos¢
tkanki kostnej, potozenie anatomiczne wszczepu oraz stan
0golny pacjenta. Wérod wiasciwosci implantu determinuja-
cych jego stabilizacje pierwotng wymieni¢ mozna: ksztatt,
dtugos¢, $rednice oraz rodzaj i stan powierzchni [6].

Stabilizacja wtérna zwigzana jest z biologicznym po-
tgczeniem powierzchni implantu z tkankg kostng oraz jej
statg przebudowg na powierzchni wszczepu. Jej osiggniecie
jest wyznacznikiem prawidtowej osteointegracji i stanowi
gtowny cel leczenia implantologicznego. Na stabilizacje
wtoérng majg wptyw przede wszystkim wiasciwosci fizyko-
chemiczne warstwy wierzchniej implantu takie jak: topogra-
fia, chropowatos¢, sktad chemiczny, zwilzalno$¢ i energia
powierzchniowa. To one determinujg procesy komérkowe
zachodzgce na powierzchni wszczepu prowadzgce do
uzyskania efektywnego potgczenia na granicy ko$é-
implant [1,7]. Problem osteointegraciji jest szczegodlnie wazny
w przypadku implantéow dentystycznych. Wspotczesne tech-
niki modyfikacji ich powierzchni skupiajg sie na mozliwosci
przyspieszenia proceséw prowadzgcych do uzyskania sta-
bilnego potaczenia wszczepu z tkankg kostng i utrzymaniu
tego potgczenia przez wiele lat, a tym samym zapewnieniu
skutecznej rehabilitacji protetycznej pacjenta. W niniejszej
pracy opisano kierunki badan w tym wiasnie zakresie.

Zjawiska zachodzace na granicy
implantu i tkanki kostnej

Tuz po wprowadzeniu implantu do wypreparowanego
toza, nastepuje zjawisko preadsorpcji czyli zwilzania po-
wierzchni wszczepu ptynem ustrojowym, a nastepnie adhezji
biatek pochodzacych z ptynu tkankowego oraz krwi takich
jak: fibronektyna, witronektyna, laminina, albuminy oraz ko-
lagen [8]. Obecna na powierzchni materiatu warstwa protein
jest niezbedna do zainicjowania adhezji komoérek. Komorki
poprzez liczne wypustki cytoplazmatyczne analizujg struk-
ture materiatlu w poszukiwaniu odpowiedniego miejsca,
w ktérym moga tgczy¢ sie z adsorbowanymi biatkami [9].
W procesie tym biorg udziat integryny. Sg to heterodimerycz-
ne biatka adhezyjne zbudowane z dwdch podjednostek: aii 3.
Czes¢ zewnatrzkomorkowa integryn fgczy sie z biatkami
macierzy pozakomérkowej, gtbwnie poprzez ich sekwencje
peptydowa arginina-glicyna-kwas asparaginowy (RGD),
tworzac ptytki przylegania (focal adhesions) [10,11].

Introduction

Titanium has been successfully used in bone surgery
for several years. It is employed in orthopaedics, face and
jaw surgery, and above all - dental implantology. Unlike
other metallic biomaterials, titanium is characterized by
low density, relatively low Young’s modulus and high corro-
sion and fatigue resistance which makes it a material with
excellent biomechanical properties. Moreover, titanium is
also prone to self-passivation i.e. spontaneous formation of
a surface layer of titanium oxide which separates metal from
tissue and results in its high biocompatibility [1]. Apart from
biocompatibility, an implant must display mechanical and
morphological compatibility as well. Only then it is possible
to succeed in proper healing process called osseointegration
i.e. establishing a proper structural and functional connection
between the living bone and the implant [2-5].

Osseointegration is directly dependent on the process
of stabilizing an implant in the bone tissue. The implant
stability is achieved at two stages: primary and secondary.
The primary stability comes from initial mechanical engage-
ment with a bone tissue. Its success depends strictly on
the patient’s conditions: the bone quality and quantity, the
anatomical location of an implant and the patient’'s general
health. Also the properties of an implant - such as its type,
shape, length, diameter, model and condition of the surface
- determine the proper initial stability [6].

The secondary stability means a biological connection
existing between the bone and the implant surface and is
developed from regeneration and constant remodeling of
the bone and tissue surrounding the implant after inser-
tion. Implant stability plays a critical role in the process
of osseointegration and remains the main objective of
successful dental implant procedures. The secondary
stability is affected by physical-chemical properties of the
implant surface, such as: topography, roughness, chemical
composition, wettability and surface energy. These are the
factors determining cellular processes carried out on the
surface of the implant that lead to establishing a successful
bone/implant interface [1,7]. Osseointegration is particularly
crucial in the case of dental implants. Modern techniques
focus on modifying implant surface to accelerate the implant
stability and make the implant/bone connection long-lasting,
which means efficient prosthetic rehabilitation of a patient.
Recent trends of such surface modifications research are
presented in this work.

Phenomena happening on the implant/
bone tissue interface

Right after inserting an implant into a prepared bony
socket, the healing process follows in stages: pre-adsorption
(keeping the implant surface wet with physiological fluid), pro-
tein adsorption, cell adhesion. The implant surface interacts
with blood components and proteins from tissue fluid e.g.
fibronectin, vitronectin, laminin, albumins and collagen [8].
The layer of proteins on the implant surface is requisite for
initiating cell adhesion. Numerous cytoplasmic extensions
of cells analyze the material structure in search of proper
places to connect to adsorbed proteins [9]. The vital role
in this process is played by integrins - heterodimeric cell
adhesion receptors consisting of a and 8 subunit. The extra-
cellular part of integrin binds to extracellular matrix proteins
mainly through their peptide sequence arginine-glycine-
aspartic acid (RGD), thus creating focal adhesions [10,11].
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Wewnatrzkomérkowa czes$¢ podjednostki B tgczy sie widk-
nami cytoszkieletu, a te z lameninami zlokalizowanymi
w jgdrze komorkowym, bezposrednio wptywajgc na ekspre-
sje genow [12]. Jednostka 3 aktywuje kinaze ptytek przyle-
gania - FAK (focal adhesions kinase), ktora oddziatuje na
biatka cytoszkieletu oraz uruchamia szereg réznych sciezek
przekazywania sygnatéw. Kinaza FAK, bierze udziat w trans-
dukcji bodZzca mechanicznego na chemiczny, aktywujgc
biatka zwigzane z drogami sygnatow wewngtrzkomaorkowych
takich jak: kinaza fosfatydyloinozytolu-3, fosfolipaza, kinazy
biatkowe aktywowane miogenami i inne. Kolejnym etapem
osteointegraciji jest proliferacja, a nastepnie réznicowanie
komorek macierzystych w kierunku osteoblastow i produk-
cja osteoidu. Wszystkie te procesy sg scisle uzaleznione
od witasciwosci fizyko-chemicznych warstwy wierzchniej
implantu, stgd tez wyzwaniem na najblizszg przysztosc jest
opracowanie i wytworzenie powierzchni, ktére pozwolityby
na zintensyfikowanie procesu osteointegracji.

Metody modyfikacji powierzchni w celu
intensyfikacji procesu osteointegracji

Modyfikacja mikro- lub nanostruktury

Pierwsze wszczepy wprowadzone w latach 70-tych
zesztego stulecia charakteryzowaty sie gtadkg powierzch-
nig. Liczne badania wykazaty jednak, ze implanty o po-
wierzchni gladkiej (maszynowej) cechuje mniejszy stopien
osteointegracji w porownaniu z materiatami chropowatymi,
0 wigkszym rozwinieciu powierzchni.

Dotychczas powszechnymi metodami uzyskiwania po-
wierzchni chropowatych byty miedzy innymi: wytrawianie
roztworami kwasow lub zasad, piaskowanie, napylanie
plazmy tytanowej, elektrodepozycja czgstek bioaktywnych
takich jak np. HAp, TCP. Wszystkie wymienione metody
umozliwiajg wytworzenie mikrometrycznych nieréwnosci po-
wierzchni prowadzac do zwiekszenia powierzchni kontaktu
kosci z implantem (BIC: bone-to-implant contact) [13,14].
Ponadto inkorporacja czgstek bioaktywnych ma na celu
przyspieszenie procesow osteointegraciji.

Nieréwnosci powierzchni sg najczesciej charakteryzo-
wane poprzez wspoétczynnik Ra. Jest on srednig arytme-
tyczng odchylenie profilu od linii sredniej. Powierzchnie
charakteryzujgce sie chropowatoscig (Ra) réwng 1-2 pm
sprzyjajg wytworzeniu silniejszego potaczenia implantu
z tkankg kostng w poréwnaniu z powierzchniami gtadkimi
(o mniejszej wartosci parametru Ra). Zapewniajg one
zwiekszenie obszaru kontaktu z koscig oraz odpowiednie
roztozenie nacisku na otaczajgce tkanki [15]. Natomiast na
powierzchniach o zbyt wysokim wspotczynniku Ra obser-
wowano w warunkach in vitro obnizenie adhezji i proliferacji
komorek ludzkich osteoblastow i zwierzecych komorek linii
MG-63. Powierzchnie takie mogg dodatkowo utatwi¢ uwal-
nianie jonow tytanu, zaburza¢ mineralizacje tkanki kostnej
i ostatecznie prowadzi¢ do resorpcji tkanki kostnej podczas
dtugotrwatego uzytkowania wszczepu. Natomiast depozy-
cja zbyt duzych czgstek bioaktywnych moze, w skutek sity
tarcia prowadzi¢ do ich odrywania sie i inicjowania stanu
zapalnego. Obecnie coraz czesciej mozna spotkac sie
z opiniami, ze projektowanie powierzchni w oparciu wytgcz-
nie o wartos¢ wspotczynnika Ra jest btedne [1].

W zwigzku ze ztozonoscig procesdw osteointegracii,
w ostatnich latach wzrosto zainteresowanie projektowa-
niem powierzchni na poziomie nanometrycznym [16,17].
Zaobserwowano, ze w nanoskali pojawiajg sie specy-
ficzne zjawiska, ktére nie wystepujg w odniesieniu do
materiatdw mikrokrystalicznych [18]. Zwigzane jest to
ze zmiang wtasciwosci termodynamicznych substanciji.

The intracellular part of B subunit forms a connection to the
cytoskeleton filaments which, on the other hand, interacts
with lamenins in the nucleus and directly affects gene ex-
pression [12]. Subunit B activates focal adhesions kinase
(FAK) that influences proteins of cytoskeleton and triggers
different signal transduction pathways. FAK takes part in
the transduction of mechanical signal into the chemical one
by activating proteins connected with intracellular signaling
pathways, such as: phosphoinositide-3 kinase, phospholi-
pase, mitogen-activated protein kinase and others. The next
stage of osseointegration is proliferation and then differentia-
tion of stem cells towards osteoblasts and the production of
osteoid. All the above mentioned biological processes are
rigorously dependent on physical and chemical properties
of the implant surface. That is why elaboration and fabrica-
tion of such a surface that will facilitate more successful
osseointegration is the goal for the nearest future.

Methods of modifying the surface
in order to intensify osseointegration

Modification of micro- or nanostructure

The first implants introduced in the 1970s had a smooth
surface. Nonetheless, numerous tests have proven that
implants with smooth (machined) surface result in weaker
osseointegration in comparison to the rough material with
more developed surface.

There are several ways to obtain rough surfaces: acid- or
alkali-etching, sandblasting, titanium plasma spray, bioac-
tive molecules electrodeposition (e.g. HAp, TCP). All those
methods are used to form micrometric irregularities on the
surface in order to achieve a higher bone-to-implant contact
(BIC) [13,14]. Besides, incorporation of bioactive molecules
accelerates osseointegration.

Surface roughness is defined by Ra parameter — it is the
arithmetic mean of the absolute departures of the roughness
profile from the mean line. Surfaces with 1-2 ym roughness
indicator (Ra) tend to make a stronger bone-to-implant
contact as compared to smooth surfaces (lower Ra). They
provide a larger area of BIC and proper distribution of pres-
sure on the surrounding tissue [15]. However, in vitro tests
performed on surfaces with too high Ra values showed less
adhesion and proliferation of human osteoblasts and animal
cell line MG-63. Such surfaces may also facilitate titanium
ions release, disturb bone mineralization and eventually lead
to bone tissue resorption in the long-lasting implant usage.
Due to friction force, depositing not small enough bioactive
molecules may lead to their detachment and subsequent
inflammation. Nowadays, it more often thought that design-
ing the surface on the sole basis of roughness indicator Ra
is not sufficient [1].

Due to osseointegration complexity, in the recent years
nanometric design of surface has become worthy of interest
[16,17]. It was observed that there are particular phenom-
ena occurring at the nanoscale that do not happen in the
case of microcrystalline materials [18]. They are connected
with changes in thermodynamic properties of a given sub-
stance. The idea of applying nanometric modification of
the surface implant is based on biomimetic approach. The
main idea is that the implant structure should be as simi-
lar to the structure of the surrounding tissue as possible.
The hierarchical structure of bone tissue must be taken
into consideration in order to understand the importance of
the surface layer in successful osseointegration process.
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Idea zastosowania modyfikacji powierzchni implantéw na
poziomie nanometrycznym jest oparta o zasady biomime-
tyki, zgodnie z ktérymi materiat implantacyjny powinien
jak najdoktadniej przypominac¢ budowe tkanki, w ktérej sie
znajduje. Aby zrozumiec jak istotng role odgrywa warstwa
wierzchnia w procesie osteointegracji nalezy zwréci¢ uwa-
ge na hierarchiczng budowe tkanki kostnej, ktérg mozna
scharakteryzowa¢ na trzech poziomach. Na poziomie
makrostruktralnym wyrézniamy kos¢ zbitg oraz ggbczasts.
Na poziomie drugim, mikrostrukturalnym: lamelle, osteony,
systemy Haversa oraz komorki kostne. Na trzecim, nano-
strukturalnym, ktéry miesci sie w zakresie od 1 do 100 nm
spotykane sg biatka, wtokna kolagenowe oraz krysztaty
hydroksyapatytéw. Nalezy pamietac, ze to wiasnie na po-
ziomie nanostrukturalnym zachodzg specyficzne procesy
ligand-receptor odpowiadajgce za adhezje komorek macie-
rzystych do powierzchni wszczepu oraz organizacje ptytek
przylegania, co zapoczgtkowuje proces osteointegracji.
llo$¢, konformacja oraz dostepnos¢ biatek z sekwencjg
RGD jest kluczowa w procesach przytgczania sie komorek
do powierzchni oraz ich aktywnos$ci metaboliczne;j.

Metody modyfikacji prowadzace do powstania nanotopo-
grafii oparte sg rowniez na powszechnie znanych metodach
takich jak: piaskowanie, wytrawianie czy procesach elektro-
chemicznych, z tym wyjgtkiem, ze celem jest takie dobranie
parametrow procesu, ktére umozliwig wytworzenie okreslonych
nanostruktur jak: nanorurki, nanopory, nanorowki czy depozycje
nanoczgstek bioaktywnych (hydroksyapatyt, fosforan wapnia).

Dotychczas przeprowadzonych zostato wiele badan
in vitro okreslajgcych potencjalng przydatnosé nanostruktu-
ralnych powierzchni w implantologii. Pucketti wsp. [19] opi-
sali silniejszg adhezje komorek ludzkich osteoblastow na po-
wierzchni nanometrycznej w poréwnaniu z konwencjonalng
powierzchnig mikrostrukturalng. Podobne wyniki w swoich
badaniach otrzymali Richert i wsp. [20], Webster i wsp. [21]
oraz de Oliveira i wsp. [22]. Autorzy ci wykazali, ze osteo-
blasty na strukturach nanometrycznych wykazujg szybsza
proliferacje, réznicowanie oraz zwigkszong ekspresje genéw
zwigzanych z procesami osteogenezy w porownaniu z kon-
wencjonalnymi powierzchniami ,,chropowatymi”. Stwierdzili
réwniez, ze na odpowiedz komorkowg ma wptyw rodzaj
nanofazy: ksztatt (np. nanodotki, nanorowki, nanorurki),
organizacja i odlegtos¢ pomiedzy jej elementami.

Yap i wsp. [23] twierdzg, Zze za szybszg adhezje komdrek
na nanopowierzchniach, odpowiada wieksza dostepnosc¢
biatek ptynu tkankowego oraz krwi, z ktérymi komorki
taczg sie na powierzchni wszczepu. Biatka zaadsorbo-
wane na powierzchni nanometrycznej przez dtuzszy czas
zachowujg swojg strukture promujgc tym samym procesy
adhezji komoérek oraz przyczyniajgc sie do ich wigkszej
aktywnosci metabolicznej. Nanostrukturalne powierzchnie
charakteryzujg sie znacznie wyzszg hydrofilnoscig oraz
energig powierzchniowg w poréwnaniu z powierzchniami
mikrostrukturalnymi. Zwilzalnosc¢ i energia powierzchniowa
sg hajwazniejszymi parametrami warstwy wierzchniej, ktore
bezposrednio wpltywajg na adhezje biatek, a nastepnie ko-
morek. Poprzez zwigkszenie hydrofiinosci, wzrasta zatem
biozgodnos¢ biomateriatu [24,25].

Majewski [26] w badaniach klinicznych okreslit wptyw
zmodyfikowanej powierzchni wszczepoéw tytanowych na os-
teointegracje i zwigzang z nig stabilizacje wtérng. W badaniu
poréwnano implanty dentystyczne o powierzchni porowatej
pokrytej nanoczgstkami fosforanéw wapnia z implantami
o klasycznej mikroporowatej powierzchni. Wyniki wykazaty,
ze u pacjentdw u ktorych zastosowano implanty z powierzch-
nig nanostrukturalng zaobserwowano szybszg osteointegra-
cje i uzyskanie stabilizacji wtornej wszczepow. Tym samym,
mozliwym byta wczesniejsza odbudowa protetyczna na
implantach, a zatem rehabilitacja pacjentéw.

The bone tissue can be described on three levels. On the
first macrostructural level there are two types of bone tissue:
compact and spongy. On microstructural level there are:
lamellae, osteons, Haversian canal and bone cells. On the
third level — the nanostructural one (in the range of 1-100 nm)
- there are proteins, collagen fibers and hydroxyapatite
crystals. It is on this level where specific ligand/receptor
processes take place. They are responsible for adhesion
of matrix cells to the implant surface and organizing focal
adhesions, which triggers osseointegration. Quantity, con-
formation and accessibility of proteins possessing RGD
sequence are crucial for the process of cells attachement
to the surface and their metabolic activity.

Modification methods to create nanotopography are
based on sandblasting, etching and electrochemical proc-
esses. The aim is to find such parameters as to obtain certain
nanostructures like: nanotubes, nanopores, nanogrooves
or to deposit bioactive nanomolecules (hydroxyapatite,
tricalcium phosphate).

Many in vitro tests have been performed so far to de-
scribe potential application of nanosurfaces for implantology.
Puckett et al. [19] described stronger adhesion of human
osteoblasts on nanostructural surface in comparison to
conventional microstructure surface. Similar research results
were obtained by Richert et al. [20], Webster et al. [21] and
de Oliveira et al. [22]. These authors proved that osteoblasts
on nanostructures show faster proliferation, differentiation
and higher gene expression connected with osteogenesis as
compared to traditional ‘porous’ surfaces. They also found
out that cell response is affected by a kind of nanophase:
shape (nanoholes, nanogrooves, nanotubes), organization
and distance between its elements.

Yap et al. [23] claim that faster adhesion of cells on
nanostructures is caused by better accessibility of tissue
fluid and blood proteins to which cells bind on the implant
surface. Proteins adsorbed on nanometric surface retain
their structure for longer period of time, thus promoting
cell adhesion and their metabolic activity. Nano-textured
surfaces are far more hydrophilic and have higher surface
energy in comparison to microstructural ones. Wettability
and surface energy are the most important parameters of
surface layer as they directly affect proteins adsorption and
then cells adhesion. A higher level of hydrophilicity improves
biocompatibility of a material [24,25].

In his clinical research Majewski [26] determined how
modified surface of titanium implants influences osseointe-
gration and then the implant secondary stability. The rese-
arch compared dental implants with classical microporous
structure to the ones with the porous structure covered with
calcium phospate nanoparticles. The results showed that
patients with nanostructured implants underwent faster os-
seointegration and earlier achieved the implant secondary
stability. The conclusion was that prosthetic reconstruction
and patients’ rehabilitation could be accomplished earlier in
the case of nanostructured implants.

Modifying chemical properties of the surface

Methods of obtaining micro- and nanotopography and
incorporating inorganic bioactive molecules are presently
employed to manufacture dental implants. Nonetheless,
research is still conducted how to use organic compounds to
achieve better biofunctionality of the implant surface. Such
modern methods are much more complicated than the ones
mentioned above. They are still experimental in nature and
are not used in everyday medical practice.

In order to improve adhesion of cells to the surface, there
are attempts to modify the surface using proteins naturally
present in extracellular matrix that connect to integrins.
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Modyfikacja wlasciwosci chemicznych powierzchni

Metody prowadzace do powstawania mikro- lub nanoto-
pografii oraz inkorporacji nieorganicznych czgstek bioaktyw-
nych sg obecnie najczesciej stosowane podczas produkcji
wszczepow dentystycznych. Niemniej jednak prowadzone
sg réwniez badania, ktérych celem jest biofunkcjonalizacja
powierzchni z wykorzystaniem zwigzkéw organicznych.
Nalezy tutaj zaznaczyc¢, ze sg to metody znacznie bardziej
skomplikowane niz opisywane wczesniej. Ponadto, majg
one obecnie charakter eksperymentalny i nie sg jeszcze
wykorzystywane w codziennej praktyce lekarskiej.

W celu zwigkszenia adhezji komorek do powierzchni pro-
wadzi sie proby modyfikacji powierzchni z wykorzystaniem
biatek naturalnie wystepujgcych w macierzy pozakomor-
kowej z ktérymi tgczg sie integryny. Pokrycie powierzchni
wszczepu kolagenem czy fibronektyng przyspiesza proces
adhezji osteoblastéw [27,28]. Prowadzone sg réwniez ba-
dania nad zastosowaniem sekwencji peptydowych takich
jak RGD. Jest ona sekwencjg trzech aminokwaséw: Arg-
Gly-Asp ktdéra wystepuje w biatkach takich jak: fibronekty-
na, fibrynogen, kolagen, osteopontyna z ktérymi tgczg sie
osteoblasty [29-31]. Podejmowane sg préby kontrolowania
proliferacji, roznicowania oraz dojrzewania wybranych
komorek stosujgc czynniki wzrostu takie jak: TGF-B, FGF,
VEDF, PDGF, BMP. Immobilizacja biatek i czynnikéw wzro-
stu na inertnej powierzchni implantu jest procesem trudnym,
poniewaz tytan nie posiada odpowiednich grup funkcyjnych
z ktérymi mogtyby wigzac sie biatka. Natomiast zbyt silne,
nieodwracalne zwigzanie biatek z powierzchnig moze ogra-
niczac ich aktywnos$¢ biologiczng. Kolejnym problemem jest
ich inaktywacja lub zmiana struktury w wyniku oddziatywania
z powierzchnig metalu. Aby umozliwi¢ potaczenie biatek
z biomateriatem, powierzchni¢ mozna poddaé procesowi
osadzania plazmowego, szczepiania, samoorganizujgcych
sie monowarstw. Powstate na powierzchni grupy funkcyjne
jak NH,, SH, SiH czy kroétkie tancuchy weglowodorowe moga
reagowac z tancuchami biatek, co umozliwia zatrzymanie ich
na powierzchni materiatu. Inng metodg jest modyfikowanie
biatek i czynnikéw wzrostu poprzez ich tgczenie z tzw. ap-
tamerami (oligonukleotydami lub peptydami) ktore wigza sie
specyficznie z okreslong czgsteczkg [32,33]. Umozliwiajg
one wytworzenie potgczenia, ktdérego stabilnos¢ zalezna jest
od pH srodowiska. Przytgczanie aptameru do powierzchni
odbywa sie w $rodowisku o neutralnym pH, natomiast
w kwasnym nastepuje jego odigczanie. Odwracalnos¢ im-
mobilizacji powoduje, ze biatka nie sg zbyt silnie zwigzane ze
strukturg materiatu. Dzigki temu zachowujg swojqg strukture
i aktywnos$¢ w srodowisku tkankowym [34]. TBP-1 (Titanium
Binding Protein) to aptamer wykazujgcy zdolno$¢ przyta-
czania sie do tytanu [35]. Potgczenie TBP-1 z czgsteczka
BMP moze umozliwia¢ jej immobilizacje na powierzchni
z zachowaniem wiasciwosci osteoindukcyjnych [36].

Alternatywng metodg jest osadzanie biomolekut z wyko-
rzystaniem warstw posrednich w postaci polimeréw. Polimery
pochodzenia naturalnego takie jak chitozan sg od wielu lat
wykorzystywane w medycynie. Nie wykazujg wtasciwosci
immunogennych oraz posiadajg wtasciwosci bakteriobojcze.
Chitozan jest biodegradowalnym polimerem otrzymywanym
w procesie deacylacji chityny. Jest nierozpuszczalny w wodzie
oraz posiada udowodnione wasciwosci sprzyjajgce adhezji
osteoblastéw oraz fibroblastow. Stosowany jest jako element
podtozy do regeneracji tkanki kostnej badz jako samodziel-
ny nosnik dla materiatéw kosciozastepczych. Mozliwe jest
réwniez zastosowanie innych polimerow jak kwas hialuro-
nowy, dekstran, alginiany oraz syntetyczne bioresorbowalne
polimery jak polilaktyd czy poliglikolid [37,38]. Zastosowa-
nie polimeru umozliwia inkorporacje biomolekut, ktére sg
stopniowo uwalniane do tkanki kostnej podczas stopniowej
resorpcji polimeru, co intensyfikuje procesy osteointegraciji.

Coating the implant surface with collagen or fibronectin
accelerates the process of osteoblasts adhesion [27,28].
Also application of peptide sequences such as RGD is
tested. RGD is the sequence of three amino acids arginine-
glycine-aspartic acid which is present in many proteins that
osteoblasts connect to (such as fibronectin, fibrinogen, col-
lagen, osteopontin) [29-31]. There are attempts to control
proliferation, differentiation and maturation of particular cells
by applying growth factors such as: TGF-B, FGF, VEDF,
PDGF, BMP. Immobilization of proteins and growth fac-
tors on the inert implant surface is a difficult task because
titanium lacks proper functional groups capable of binding
proteins. However, too strong and irreversible connection
of proteins to the surface might limit their biological activity.
Another problem is protein inactivity or the change of their
structure as a result of the metal surface influence. In order to
make proteins bind to biomaterial, its surface might undergo
the process of plasma assisted deposition, hooking together,
self-organizing monolayers. Functional groups (e.g. NH,,
SH, SiH) or short hydrocarbon chains which emerge on the
surface can interact with chains of proteins attaching them
to the surface of the material.

Another method of modifying proteins and growth factors
is connecting them to so-called aptamers (oligonucleotides
or peptides) which specifically bind to a particular molecule
[32,33]. They establish a connection which stability de-
pends on pH of the environment. Binding aptamers to the
surface happens at neutral pH, while in the acid environ-
ment aptamers detach. Reversible immobilization makes
proteins loosely connected to the structure of the material.
Thanks to it, they retain their structure and activity in the
tissue environment [34]. TBP-1 (Titanium Binding Protein)
is an aptamer capable of binding to titanium [35]. Connect-
ing BMP to TBP-1 may immobilize it on the surface while
retaining its osteoinductive properties [36].

The alternative method is fixing biomolecules using
intermediary layer — polymers. Polymers of natural origin
such as chitosan have been long used in medicine. They
do not show immunogenic properties and they are bacteri-
cidal. Chitosan is a biodegradable polymer obtained in the
process of chitin deacylation. It is insoluble in water and
is proved to favor adhesion of osteoblasts and fibroblasts.
Itis used as an element of substrate for bone tissue regen-
eration or as an independent scaffold for bone-replacing
materials. Application of other polymers such as hyaluronic
acid, dextran, alginians or synthetic biodegradable polymers
e.g. polylactide or polyglicolide is also possible [37,38].
Polymers allow incorporation of biomolecules which are
gradually released into the bone tissue during polymer
resorption, which intensifies osseointegration.

Bacterial biofilm versus surface
modification of titanium biomaterials

Bacterial biofilm formation is a key problem particularly
in the case of dental implants in the environment of oral
cavity. Bacteria adhesion to abiotic surfaces is a complex
process ruled by three main mechanisms. Gristina [11]
characterized three classes of interactions which affect
bacterial colonization of the biomaterial: van der Waals
forces, non-specific chemical bonds (e.g. hydrogen) and
specific chemical bonds (protein ones). The processes that
determine bacterial attachment are mediated by microbial
proteins called adhesins. They make bacteria compete with
osteoblasts for proteins adsorbed on the implant surface.
However, they are not structures as specialized as integrins
so they are less selective. The colonizing mechanisms of
osteoblasts and bacteria differ. Unlike osteoblasts, bacteria
do not need proteins on the surface to initiate cells adhesion.
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Biofilm bakteryjny a modyfikacja
powierzchni biomateriatéw tytanowych

Problem formowania biofilmu bakteryjnego jest szcze-
golnie istotny w przypadku implantéw dentystycznych, ktore
przebywajg w srodowisku jamy ustnej. Przyleganie bakterii
do powierzchni abiotycznych jest procesem ztozonym i obej-
muje trzy gtéwne mechanizmy. Gristina [11] wyszczegolnit
trzy klasy interakcji wptywajgcych na kolonizacje biomateria-
tu przez bakterie: sity van der Waalsa, wigzania chemiczne
niespecyficzne (np. wodorowe), wigzania chemiczne spe-
cyficzne (biatkowe). Za wigzania specyficzne odpowiada
grupa biatek bakteryjnych zwanych adhezynami. Obecnos$é
adhezyn sprawia, ze bakterie konkurujg z osteoblastami
o biatka adsorbowane na powierzchni wszczepu. Adhezyny
nie sg jednak strukturami tak wyspecjalizowanymi jak inte-
gryny i sg przez to mniej selektywne. Cechg réznicujaca
mechanizmy kolonizacji powierzchni przez osteoblasty
i bakterie jest fakt, ze w przypadku tych drugich, obecnos¢
biatek na powierzchni materiatu nie jest niezbedna do zai-
nicjowania adhezji komérek. Duzg role w kolonizaciji bakterii
odgrywajg wigzania wodorowe i kowalencyjne oraz sity Van
der Waalsa, ktére sprzyjajg adhezji zarowno do materiatu
jak i miedzy samymi komoérkami bakteryjnymi [12].

Raz powstaty biofilm bakteryjny nie moze by¢ usunie-
ty przez naturalne mechanizmy obronne organizmu, ze
wzgledu na niezwykle ztozong strukture. Poprzez produk-
cje egzo- i endotoksyn oraz produktow przemiany materii,
bakterie zawarte w biofilmie indukujg odpowiedZz komérek
immunokompetentnych. Reakcja zapalna oraz obecnos¢
toksyn prowadzi do destrukcji tkanki tgcznej, resorpcji kosci,
obluzowania wszczepu i w konsekwenc;ji do jego utraty [14].
Niepowodzenie na skutek infekcji moze wystgpi¢ w kazdym
etapie postepowania leczniczego. W przypadku kontaminacji
wszczepu podczas zabiegu istnieje ryzyko, ze implant nie
zintegruje sie z tkankg i zostanie utracony. Mowimy wéwczas
o tzw. wczesnej utracie implantu. Jama ustna nigdy nie jest
wolna od drobnoustrojow. W celu zminimalizowania ryzyka
okotooperacyjnej kontaminacji wszczepu, pacjent poddawa-
ny jest ogélnoustrojowej profilaktyce antybiotykowej. Utrate
wszczepu po uzyskaniu funkcjonalnego potgczenia implantu
z tkankg kostng okreslamy jako pézng. Zwigzana jest ona
z obecnoscig zakazenia okotowszczepowego zwanego pe-
riimplantitis, ktére moze postepowacé nawet przez wiele lat.
Jego przyczyng jest biofilm bakteryjny gromadzacy sie na
uzupetnieniach protetycznych osadzonych na wszczepach
lub obecnos¢ mikroszczeliny powstajgcej pomiedzy wszcze-
pem $rodkostnym, a tgcznikiem protetycznym. Na skutek
destrukcyjnego oddziatywania bakterii dochodzi do uszko-
dzenia potgczenia przeztkankowego. W dalszej kolejnosci,
ze wzgledu na brak ozebnej i mechanizméw obronnych,
ktére wystepujg w uzebieniu naturalnym, proces zapalny
szybko obejmuje tkanke kostng i prowadzi do utraty implantu
[15]. U pacjentéw obcigzonych chorobami ogélnoustrojowymi
lub po przebytej radio- i chemioterapii okolicy gtowy i szyi,
ryzyko zakazenia jest znacznie wieksze.

Modyfikacja powierzchni prowadzgca do powstania mikro-
nierdwnosci sprzyjajgcych adhezji komorek, zwieksza row-
niez przyleganie bakterii i powstawanie biofilmu bakteryjnego.
Pacjenci, u ktérych zdiagnozowano zakazenie okotowszcze-
powe czesto poddawani sg ogolnoustrojowej terapii antybio-
tykowej. Nalezy jednak mie¢ na wzgledzie, ze stosowanie
antybiotykdw moze wyeliminowac ostre objawy zakazenia,
lecz nie bedzie skuteczne w usunieciu przyczyny powstatego
zakazenia tj. biofilmu bakteryjnego, ktéry ze wzgledu na swo-
jg ztozong strukture wykazuje znacznie wyzszg odpornos¢ na
antybiotyki niz bakterie w postaci planktonowej. Nagminne
i czesto nieuzasadnione stosowanie antybiotykow sprzyja
powstawaniu coraz wiekszej liczby szczepow opornych.

Bacteria colonize the material by means of hydrogen and
covalent bonds as well as van der Waals forces which bind
bacteria not only to the host but to each other too [12].

Once-formed biofilm cannot be removed by natural bod-
ily defence mechanisms because of its unusually complex
structure. Bacteria which form the biofilm release exo-,
endotoxins and metabolic waste inducing immunological
response. Inflammatory reaction and the presence of toxins
result in the damage of connective tissue, bone resorption,
implant loosening and then its loss [14]. Complications due
to an infection may happen at any stage of dental treatment.
Bacterial contamination at implant insertion can be one of
the factors leading to so-called early implant failure when the
implant fails to integrate with the bone tissue. Oral cavity is
never free of bacteria. In spite of proper preparation for the
dental procedure and following all the aseptic and antiseptic
rules, a patient is usually prescribed prophylactic antibiot-
ics in order to eliminate the risk of perioperative infection.
The late implant failure takes place after the implant became
functionally connected to the bone but failed to maintain
the achieved osseointegration. It is a result of periimplan-
titis — the destructive inflammatory process that may last
for years. This microbiological complication is caused by
bacterial biofilm forming on prosthetic devices fixed on im-
plants or the presence of a microgap between the implant
and the connecting element (in dentistry called abutment).
Due to destructive activity of bacteria the intratissue connec-
tion gets damaged. Additionally, the absence of dentin and
defence mechanisms of natural teeth makes inflammation
quickly spread to bone tissue and leads to the loss of the
implant [15]. It was also observed that patients with poor
general health and the ones treated with radio- and chemo-
therapy in the head and neck area are more susceptible to
infections and implant failures.

Modification of the surface creating micro-irregularities
promotes adhesion of cells. Unfortunately, it also promotes
adhesion of bacteria and biofilm formation. Periimplantitis
is often considered as an indication for general antibiotic
therapy. It is obviously efficient in depressing acute symp-
toms of inflammation, however it is not effective in reduction
of biofilm on the implant surface as biofilm is highly resistant
to commonly used antibiotics in comparison with planktonic
bacteria cells. It is worth remembering that widespread use
of antibiotics results in the growth of antibiotic-resistant
bacteria. Additionally, with the administration of antibiotics
adverse efects might occur such as nausea, diarrhea and
even life-threatening allergic reactions.

Dental implants manufactured nowadays do not show
local bactericidal properties. Internal hexagonal implant-
to-abutment connection minimizes the emergence of the
microgap and has a positive influence on establishing
implant- tissue connection. Although it indirectly minimizes
the risk of biofilm formation, still it does not entirely eliminate
peri-implantitis (present in 5-8% of the cases) [39]. Surgical
procedures to remove the bacterial biofilm from the surface
and reduce inflammatory process do not eliminate the infec-
tion successfully. What is more, mechanical removal of the
biofilm may also damage the structure of the implant and
make the process of re-osseointegration impossible [40].

The aim of the research conducted in this field is as-
sessing the relationship between the nanostructure and
bacterial attachment and biofilm formation [41]. Puckett
et al. [42] compared colonization of Staphylococcus
aureus, S. epidermidis and Pseudomonas aeruginosa
on nanotextured surface. The results showed that all
nano-rough titanium plates were much less colonized
than the plates with conventional machined surface. They
also found out that proper modification applied to the
titanium surface reduces the adhesion of bacterial cells.
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Ponadto, moze by¢ przyczynag dziatan niepozgdanych
takich jak: nudnosci, dolegliwosci zotadkowo-jelitowe czy
odczyny alergiczne.

Wspotczesnie produkowane implanty dentystyczne nie
wykazujg miejscowych wtasciwosci bakteriobdjczych. We-
wnetrzne potgczenie heksagonalne pomiedzy wszczepem,
atgcznikiem protetycznym zmniejsza powstawanie szczeliny
brzeznej oraz wptywa korzystnie na powstawanie potgczenia
przeztkankowego. Co prawda posrednio zmniejsza to ryzy-
ko zalegania biofilmu, niemniej jednak nie wyeliminowuje
catkowicie zjawiska periimplantitis, ktére obecnie wystepuje
w 5-8% przypadkow [39]. Zabiegi chirurgiczne majace na
celu oczyszczenie powierzchni z biofilmu oraz redukcje stanu
zapalnego nie sg skuteczne w eliminacji raz powstatego za-
palenia. Nalezy pamietac rowniez, ze mechaniczne oczysz-
czanie powierzchni wszczepu moze uszkodzic jego strukture
i uniemozliwi¢ proces powtdrnej osteointegracji [40].

Przeprowadzane w tym temacie badania majg na celu
okreslenie wptywu nanotopografii na adhezje bakterii
i formowanie biofilmu [41]. Puckett i wsp. [42] poréwnali
przytgczanie sie kolonii S. aureus, S. epidermidis oraz
P. aeruginosa do powierzchni nanostrukturalnych. Wyniki
badan wykazaty, ze wszystkie tytanowe ptytki charaktery-
zujgce sie chropowatoscig na poziomie nanostrukturalnym
zostaty skolonizowane w znacznie mniejszym stopniu niz
ptytki z powierzchnig maszynowa. Stwierdzili oni, ze poprzez
zastosowanie odpowiedniej modyfikacji powierzchni mozna
uzyskac powierzchnie tytanu o wtasciwosciach hamujgcych
adhezje komorek bakteryjnych. Do podobnych wnioskow
w swoich badaniach doszli Whitehead i wsp. [43] Campoccia
i wsp. [44] oraz Diaz i wsp. [45].

Opisywane wczesniej metody chemiczne réwniez umoz-
liwiajg uzyskanie wtasciwosci hamujgcych adhezje komoérek
bakteryjnych. Harris i wsp. [46] oraz Maddikeri i wsp. [47]
wykazali, ze powierzchnie tytanowe poddane biofunkcjo-
nalizacji z wykorzystaniem sekwencji peptydowych RGD
w potgczeniu z resorbowalnym polimerem (kopolimerem
kwasu mlekowego) sprzyjaty szybszej adhezji osteoblastow,
jednoczesnie hamujgc przytgczanie sie szczepow bakteryj-
nych z gatunkéw S. aureus, S. epidermidis, P. aeruginosa
oraz S. mutans. W innych badaniach oceniono przydatnos¢
potgczenia resorbowalnych polimerow z réznymi antybio-
tykami (gentamycyna, ciprofloksacyna, wankomycyna)
w modyfikacji tytanowych ptytek do stabilnej osteosyntezy
ptytkowej (SOP) [48,49]. Ideg takiego potgczenia byto
stopniowe, miejscowe uwalnianie antybiotyku podczas
resorpcji polimeru. Pomimo skutecznych wtasciwosci bakte-
riobojczych w warunkach in vitro, gtbwnym problemem jest
zjawisko wytwarzania szczepow opornych. Aby tego unik-
ngc, stezenie danego antybiotyku powinno by¢ wyzsze niz
minimalne stezenie hamujgce (Minimal Inhibitory Concen-
tration - MIC) podczas przebywania implantu w organizmie.
O ile w przypadku ptytek do SOP, ktére zostajg usuniete
po wytworzeniu kosciozrostu utrzymanie odpowiednich
wartosci MIC do czasu osiggniecia zespolenia odtaméw
jest mozliwe, to w przypadku implantéw dentystycznych
jest to niewykonalne. W przeciwienstwie do ptytek, implanty
dentystyczne sg wszczepiane na state i majg ciggty kontakt
z bakteriami znajdujgcymi sie w jamie ustnej. Aby zmniej-
szy¢ ryzyko wytwarzania szczepow opornych, zastosowano
chlorheksydyne (Chlorhexidine-CHX) oraz czwartorzedowe
zwigzki amonowe (Quaternary ammonia compounds- QAC)
w potgczeniu z resorbowalnymi polimerami [47,51]. Zwigzki
te sg powszechnie uzywane w stomatologii, dlatego pod-
jeto probe wykorzystania ich wtasciwosci bakteriobdjczych
i hamujacych rozwdj biofilmu bakteryjnego w implantologii.
Harris i wsp. [46] wykazali, ze powtoki polimerowe zawie-
rajgce CHX lub QAC, posiadajg wtasciwosci bakteriobdjcze
w stosunku do bakterii gram- dodatnich i gram- ujemnych.

The similar conclusions were reached by Whitehead et al.
[43] Campoccia et al. [44] and Diaz et al. [45].

The chemical methods described earlier are also used
to modify the surface in order to reduce bacterial adhesion.
Harris et al. [46] and Maddikeri et al. [47] proved that bioac-
tive RGD-modified titanium surfaces (with additional use
of biodegradable copolymer of lactic acid) facilitated oste-
oblasts adhesion and reduced the adhesion of S. aureus,
S. epidermidis, P. aeruginosa and S. mutans.

Other tests assessed suitability of combining resorbable
polymers with different antibiotics (gentamicin, ciprofloxacin,
vancomycin) to modify titanium plates in order to achieve
stable osteosynthesis (SOP) [48,49]. The idea behind such
combination was a gradual local delivery of antibiotics
during the polymer resorption. In spite of efficient in vitro
bactericidal properties, the main problem is the emergence
of antibiotic-resistant bacteria. In order to avoid this phe-
nomenon the concentration of antibiotics in the host should
be higher than minimal inhibitory concentration (MIC).
In the case of orthopedic plates being installed for a limited
period of time retaining proper MIC in the host organism
is possible. However, in the case of dental implants that
are installed for infinite amount of time it is not possible, as
they are constantly surrounded by bacteria in the mouth
environment.

To reduce the emergence of antibiotic-resistant bacteria
chlorhexidine (CHX) and quaternary ammonia compounds
(QAC) were used in combination with resorbable polymers
[46,50]. Such polymeric materials with antimicrobial activity
are commonly used in dentistry, so it has been attempted to
take advantage of their bactericidal properties in implantol-
ogy as well. Harris et al. [46] showed that polymer coating
containing CHX or QAC is effective against gram-positive
and gram-negative bacteria. Still, a negative cytotoxic effect
on human fibroblasts was observed, too. Yet another prob-
lem is creating a strong enough bond between the titanium
implant and the polymer coating [2].

The problem of using silver and its derivatives has been
thoroughly researched. Silver is well-known for its antimi-
crobial properties against gram-positive and gram-negative
bacteria. Unfortunately, traditional silver compounds such as
silver nitrate or silver sulfadiazine have numerous undesir-
able side effects and used as a component in biomaterial
may result in inflammation of the surrounding tissue. A new
approach of using silver in medicine has been proposed by
nanotechnology which allows manufacturing silver particles
of between 1 nm and 100 nm in size. Numerous tests proved
that silver nanoparticles in low concentration have stronger
bactericidal properties than traditional silver compounds.
The high antimicrobial reactivity is caused by a small size
and a big area of contact with bacteria cells [51,52]. Itis also
thought that — unlike in the case of antibiotics - bacteria are
not able to develop resistance against metal nanoparticles.
Itis connected with multidirectional influence of metal nano-
particles on bacteria, such as: destruction of cell membrane
and cell wall, interference with hemostasis, destructive influ-
ence on DNA and protein inactivation [53,54].

Incorporation of nanoparticles into the surface layer may
be conducted in many manners, both using polymers or
directly modeling the metallic biomaterial surface. None-
theless, it has not been precisely concluded what is the
cytotoxic effect of nanoparticles on osteoblasts and fibrob-
lasts. Such an observation is mandatory to consider further
application of metal nanoparticles to modify biomaterials for
long-lasting implant applications e.g. dental implants.
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Zaobserwowali oni natomiast wystepowanie efektu cytotok-
sycznego w stosunku do fibroblastow. Kolejnym problemem
w zastosowaniu polimerow, jest wytworzenie wystarczajgco
silnego potgczenia pomiedzy implantem tytanowym, a jego
polimerowg powtoka [2].

Innym sposobem nadania implantom wtasciwos$ci anty-
bakteryjnych jest zastosowania srebra i jego pochodnych,
ktdre zostato doktadnie zbadane. Srebro znane jest ze swo-
ich wtasciwosci bakteriobdjczych zarobwno wobec bakterii
gram-dodatnich jak i gram-ujemnych. Niestety klasyczne
postacie zwigzkéw srebra jak azotan srebra czy sole sre-
browe sulfadiazyny wykazujg liczne dziatania niepozgdane,
a stosowane jako dodatek do biomateriatbw mogg powodo-
wac stany zapalne otaczajgcych je tkanek. Nowe spojrzenie
na zastosowanie srebra w medycynie oferuje nanotechnolo-
gia, ktéra umozliwia wytwarzanie czgstek metali o wielkosci
rzedu od kilku do 100 nm. Liczne badania wykazaty, ze
nanoczastki srebra w niskich stezeniach wykazujg silniejsze
dziatanie bakteriobojcze niz klasyczne postacie srebra.
Wysoka reaktywnos$¢ nanoczgstek, wynika z matego rozmia-
ru i duzej powierzchni oddziatywania z komoérka bakteryjng
[51,52]. Ponadto uwaza sie, ze bakterie nie sg w stanie
rozwing¢ lekoopornosci przeciwko nanoczgstkom metali jak
ma to miejsce w przypadku antybiotykow. Zwigzane jest to
z wielokierunkowym oddziatywaniem nanoczgstek metali
na komorke bakteryjng takim jak: niszczenie btony i $ciany
komérkowej, zaktocenie hemostazy, destrukcyjne oddziaty-
wanie na DNA oraz inaktywacje biatek [53,54]. Inkorporacja
nanoczgstek w warstwe wierzchnig moze by¢ przepro-
wadzona réznymi metodami, zarbwno z wykorzystaniem
polimerow jak i bezposrednio na powierzchni biomateriatu
metalicznego. Wcigz nie okreslono natomiast jednoznacz-
nie potencjalnego efektu cytotoksycznego nanoczastek
w stosunku do osteoblastow i fibroblastow, co jest koniecz-
ne aby moc rozwazy¢ zastosowanie nanoczgstek metali
w modyfikacji biomateriatéw przeznaczonych na wszczepy
dtugotrwate jakimi sg implanty dentystyczne.

Podsumowanie

Poprzez odpowiednig modyfikacje powierzchni implantu
mozna bezposrednio wptywa¢ na odpowiedz komorkowa.
Rodzaj, ksztatt oraz wzajemna relacja struktur przestrzennych
na powierzchni bezposrednio wptywajg na adsorpcje biatek,
a nastepnie adhezje i aktywacje komorek. Stan powierzchni
oraz jej sktad chemiczny warunkujg intensywnosc¢ procesow
prowadzgcych do uzyskania osteointegracji implantu.

Obecnie uwaza sig, ze nanometryczne powierzchnie
o $cisle zaprojektowanym ksztatcie oraz topografii mogg se-
lektywnie oddziatywac na okreslone receptory biatkowe. Tym
samym mogg regulowac procesy osteointegracji prowadzgc
do szybszego uzyskania stabilizacji wtornej wszczepu, ktorej
osiggniecie jest gtdwnym celem leczenia implantologicznego.

Kierunki rozwoju inzynierii biomateriatobw koncentrujg
sie obecnie na uzyskaniu osteoindukcyjnego charakteru
powierzchni oraz intensyfikacji proceséw komodrkowych
w celu wytworzenia szybszego i stabilniejszego potgczenia
implantu z tkankg. Powierzchnia wszczepu powinna réwniez
wykazywaé wtasciwosci bakteriobdjcze aby zapobiegac
ewentualnemu zakazeniu okotowszczepowemu we wczes-
nej fazie wgajania implantu oraz po uzyskaniu osteointegra-
cji. Umozliwitoby to ograniczenie stosowania antybiotykéw
oraz zwiekszyto prawdopodobienstwo sukcesu leczniczego
nawet wérdd pacjentéw z grup wysokiego ryzyka.

Na podstawie wynikow badan in vitro, in vivo oraz wstep-
nych badan klinicznych, mozna stwierdzi¢, ze w najblizszej
przysztosci modyfikacja biomateriatow tytanowych z wyko-
rzystaniem inzynierii powierzchni bedzie dalej rozwijac sie
W oparciu 0 najnowsze osiggniecia nanotechnologii.

Summary

Proper modifications of the implant surface can directly
affect cellular response. The type, shape and the relation-
ship of structures on the surface have a direct influence on
proteins adsorption and then cells adhesion. The condition of
the surface and its chemical constitution condition intensity
processes leading to osseointegration.

The nanometric surfaces with precisely designed shape
and topography may selectively influence specific protein
receptors. In this way they regulate osseointegration proc-
esses resulting in earlier secondary implant stability - the
main objective of successful implantologic treatment.

Modern trends in the development of biomaterial engi-
neering concentrate on osteoinductive characteristics of the
surface and intensification of cellular processes leading to
establishing a faster and more stable implant/bone interface.
The implant surface should also show bactericidal properties
to prevent presumptive infection in the early phase of healing
and after osseointegration. It would enable doctors to limit
the administration of antibiotics and make medical proce-
dures more successful even among high-risk patients.

Taking into consideration the results of in vitro, in vivo
tests and preliminary clinical trials one can claim that engi-
neering of titanium biomaterial surface will be developing on
the base of nanotechnology in the nearest future.
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Streszczenie

Podtoza do hodowli komorkowej charakteryzujg
sie réznymi wtasciwosciami mechanicznymi, ktore
mogg miec znaczgcy wptyw na zachowanie komorek.
Szczegoinie ciekawy typ podfozy stanowig hydrozele
akryloamidowe, zaréwno ze wzgledu na tatwos$c ich
syntezy, jak i na fakt, iz poprzez niewielkie zmiany
ilosci substratow wykorzystywanych w wytwarzaniu
tych podfozy, mozna uzyskac podfoza znacznie roz-
nigce sie elastycznoscig. Dodatkowg zaletg hydrozeli
akryloamidowych jest to, ze pomimo znacznych réznic

elastycznosci, biozgodno$c i bioaktywno$c pozostajg
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Abstract

Cell culture substrates show different mechanical
properties, that may have significant influence on be-
havior of cells. Acrylamide hydrogels are particularly in-
teresting substrates, due to both the ease of their syn-
thesis and the fact, that by small changes in the amounts
of reactants used in their manufacturing process,
one can obtain substrates of significantly different
elasticity level. An additional advantage of acryla-
mide hydrogels is that despite of significant changes
in elasticity they exhibit no changes in biological

properties.

niezmienione.

W niniejszym artykule skupiono sie na opisie synte-
zy podfozy akryloamidowych do hodowli komdrkowey,
a takze na scharakteryzowaniu ich cech mechanicz-
nych i sprawdzeniu wptywu elastycznos$ci podtozy na
hodowle rybich komdrek keratynocytowych. Keratyno-
cyty to komorki, ktérych hodowla jest niewymagajgca,
w poréwnaniu do innych linii komoérkowych, gdyz moga
one by¢ hodowane bez koniecznosci wykorzystywania
drogich pozywek, a takze bez koniecznosci inkubo-

wania w temperaturze 37°C.

W pracy szczegdtowo opisano sposob wytwarza-
nia podtozy akryloamidowych o réznych stopniach
elastyczno$ci. Hydrofilowo$¢ otrzymanych podtozy
sprawdzano metodg goniometryczng poprzez pomiar
kagta zwilzania. Istotng czescig eksperymentu byto
okreSlenie wtasciwosci mechanicznych otrzymanych
podtozy poprzez pomiar predkosci rozchodzenia sie
podtuznej fali ultradzwiekowej. W ten sposéb poréw-
nano wtasciwosci mechaniczne czterech podfozy
réznigcych sie modutem elastycznosci. Stwierdzono,
iz najwieksze predkosci rozchodzenia sie fal dotyczg
probek o najnizszym module elastycznosci, co $wiad-
czy o najwiekszym upakowaniu czgsteczek polimeru
i po$rednio potwierdza najwyzszy stopien usieciowa-

nia polimeru.

Otrzymane podfoza postuzyty jako matryce do ho-
dowli keratynocytow, ktérych migracje obserwowano
pod mikroskopem. Zaobserwowano znaczne réznice

This article is focused on the synthesis of acryla-
mide substrates for cell culturing, characterization of
their mechanical properties, and also on searching
the influence of elasticity of the substrates on culture
of fish keratinocytes. Keratinocytes are cells, which
culture is simplified, compared to other cell lines, since
they may be cultured without usually expensive nour-
ishments and the necessity of incubation at 37°C.

The detailed description of the synthesis of acryla-
mide substrates of different levels of elasticity is given
in this paper. Hydrophilicity of the obtained substrates
was also investigated by testing the contact angle by
goniometric method. An important part of the experi-
ment was determining mechanical properties of the
obtained substrates by measuring velocity of propaga-
tion of ultrasonic longitudinal wave for substrates of
different elasticity modules. In that way comparison
of the elasticity of the four different substrates was
possible. It has been found, that the largest wave
propagation velocity refers to the samples of the low-
est elastic modules, what proves the highest degree
of cross-linking in these hydrogels.

The established substrates were used as matrices
for keratinocytes culture, which migration was observed
under the microscope. Depending on the substrate
significant differences in cell behavior, their migration
velocity, and shape changing has been observed.
The soft hydrogels with elasticity modulus less than
several kPa were stressful for the cells while hard ones

w zachowaniu sie komorek, szybkosSci ich migracji
oraz przyjmowaniu ksztattu wskazujgcego stresogen-
ne dziatanie podtozy o niskim module elastyczno$ci
rzedu kilku kPa oraz korzystne oddziatywanie podtozy
twardych o module elastycznosci >30 kPa.

Stowa kluczowe: podtoza poliakryloamidowe,
elastyczno$c, hydrozele, keratynocyty

[Inzynieria Biomateriatow 124 (2014) 11-18]

with elasticity of >30 kPa were beneficial.

Keywords: polyacrylamide substrates, elasticity,

hydrogels, keratinocytes

[Engineering of Biomaterials 124 (2014) 11-18]
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Wprowadzenie

Podtoza stosowane w hodowlach komorek i tkanek
charakteryzuijg sie roznymi wtasciwosciami mechanicznymi,
ktére bezposrednio wptywajg na zachowanie kultur komor-
kowych. Réwniez mikrostruktura wszczepianego materiatu
moze mie¢ znaczgcy wptyw na zachowanie komorek znaj-
dujacych sie w rejonie implantu. Zachowanie komorek na
powierzchniach krawedzi, rowkéw badz innych elementéw
topograficznych odbiega od odpowiedzi komoérek osadza-
nych na gtadkich podtozach. W wielu przypadkach komorki
reagujg na zmiane topografii poprzez ukierunkowanie migra-
cji np. wzdtuz grzbietow i widkien na podtozach [1].

Ws$rdd licznych materiatéw stosowanych do wyrobu
podtozy do hodowli komérkowych szczegdlnie popularne sg
hydrozele polimerowe. Staty sie one popularne w latach 50.
dwudziestego wieku - pierwszym materiatem hydrozelowym
uzytym jako implant medyczny byt poli(alkohol winylowy),
wyprodukowany w formie ggbki. Do wytwarzania materiatow
hydrozelowych stosuje sie zaréwno polimery biodegrado-
walne, jak i syntetyczne. Biokompatybilne hydrozele poli-
merowe znajdujg szerokie zastosowanie w biomedycynie
i farmacji, szczegoélnie w kontrolowanym dostarczaniu
i uwalnianiu lekow, inzynierii tkankowej oraz medycynie
regeneracyjnej [2,3].

Zele polimerowe to materiaty bedgce potgczeniem cieczy
z ciatem statym, w ktorych luzno usieciowana matryca polime-
rowa tworzy tréjwymiarowg sie¢ wypetniong ptynami, ale nie
rozpuszcza sie w nich. llos¢ ptynéw zaabsorbowanych przez
zel moze by¢ duzo wieksza niz ilos¢ polimeru. Trojwymiarowy
charakter matrycy polimerowej zapewnia swoistg rownowage
struktury zelu — pecznienie zelu wzrasta wraz ze wzrostem
dtugosci mostkéw sieciujgcych i odlegtosci miedzy nimi.

W niniejszej pracy wykorzystano zele poliakryloamidowe,
wytworzone z akryloamidu usieciowanego bisakryloamidem.
Przez kontrolowane zmiany stezenia tych dwdéch sktadnikow
mozna otrzymac szereg podiozy o rdznej elastycznosci,
przy czym sieciowanie zeli poliakryloamidowych nie wpty-
wa znaczgco na wymiary matrycy. Zele te mozna poddaé
aktywaciji i pokry¢ wybranymi biatkami macierzy zewnatrz-
komoérkowej przed rozpoczeciem hodowli komérkowej, co
daje mozliwos¢ niezaleznego sterowania wiasciwosciami
mechanicznymi i biologicznymi podtoza. Ponadto zele
poliakryloamidowe sg izotropowe i sprezyste (powracajg
do pierwotnego ksztattu po odjeciu sit odksztatcajgcych),
co sprawia iz mozliwe jest wykonanie obliczen charaktery-
zujacych deformacje obszaréw podtoza. Rozmiary poréw
nie przekraczajg 100 nm, co uniemozliwia migracje komorek
w gtgb podtoza [10]. Przedstawione badania dotyczyty
migracji keratynocytow, czyli komorek nabtonkowych.
U ssakéw komorki te wraz ze wzrostem ulegajg procesom
rogowacenia, co pozwala im peti¢ funkcje ochronne [4].
W przypadku rybich keratynocytéw tylko u wybranych ga-
tunkéw nastepuje obumieranie komérek naskorka. W wiek-
szo$ci przypadkow rybi naskorek pokryty jest warstwa $luzu
petnigcego role warstwy ochronnej w srodowisku wodnym
[5]. Wazna cechg charakterystyczng tego typu komérek jest
migracja posiadajgca podobny mechanizm jak w przypadku
gojenia sie ran. Azatem komorki migruja, gdy nie wyczuwajg
obok siebie innych komérek. W celu przemieszczenia sie,
opisywane komorki tworzg ptaskie wysuniecie btony komor-
kowej — lamellipodium. Fazy ruchu keratynocytéw nie sg
wyraznie rozdzielone w czasie, lecz toczg sie réwnolegle
i w efekcie migracja odbywa sie ptynnie.

Rybie keratynocyty sg czesto uzywane w badaniach ko-
morkowych ze wzgledu na liczne zalety, wsrdd ktorych warto
wymieni¢ miedzy innymi: niewymagajgce warunki hodowli
i obserwacji (brak koniecznosci stabilizowania temperatury
i stezenia CO,) oraz fatwos¢ ich pozyskiwania.

Introduction

Substrates used in cell studies and tissue engineering
differ in mechanical properties, that directly influence be-
havior of cell cultures. Also, the microstructure of implanted
material can have a significant impact on behaviour of cells
residing in the region of implant. The behavior of the cells
on edges, grooves or other topographical elements differs
from the response of cells cultured on smooth surfaces.
In many cases, cells respond to the changes in topography
by directing their migration, for example along the grooves
and fibres of the substrate [1].

Among many materials applied for cell culturing, espe-
cially popular ones are polymer hydrogels. They became
popular in the 1950s. The first hydrogel material used as
a medical implant was poly(vinyl alcohol) produced in the
form of a sponge. Both, natural and synthetic polymers are
used for manufacturing hydrogel materials. Biocompatible
polymer hydrogels are widely used in biomedicine and phar-
macy, particularly in controlled delivery and release of drugs,
tissue engineering and regenerative medicine [2,3].

Polymer gels are materials that are combination of a lig-
uid and a solid, where loosely crosslinked polymeric matrix
forms a three dimensional network, that is filled with fluid,
but does not dissolve in it. The amount of liquids absorbed
by gel can be much greater than the amount of the polymer.
The three-dimensional character of polymer matrix provides
a unique balance of the gel structure — swelling of the gel
increases with the increase of crosslinks length and the
distance between them.

In this work, polyacrylamide gels produced from
acrylamide crosslinked with bis-acrylamide were used.
By controlling changes of the concentration of these two
components, a number of substrates of different elasticity
can be produced, wherein the crosslinking does not sig-
nificantly affect the dimensions of the matrix. These gels
may be activated and coated with selected extracellular
matrix proteins before the start of cell culture, which allows
for independent control of the mechanical and biological
properties of the substrate. Moreover, polyacrylamide gels
are isotropic and resilient (they return to original shape after
removal deformation forces), which makes possible to
perform calculations characterizing the deformation of the
substrate. The size of the pores does not exceed 100 nm,
which prevents cells from migration into the substrate [10].
Results presented in this article refer to the migration of
keratinocytes that are epithelial cells. In mammals these
cells usually keratinize while growing, which enables them
to perform their protective functions [4]. In the case of fish
keratinocytes, death of epidermal cells occurs only among
selected species. In most cases fish skin is covered with the
layer of mucus, that acts as a protective layer in the aquatic
environment [5]. An important attribute of these kinds of cells
is migration, which mechanism is similar to wound healing.
Thus, cells migrate when they do not sense other cells
nearby. In order to move, keratinocytes form a flat protrusion
of the cell membrane — lamellipodium. Movement phases
of keratinocytes are not clearly separated in time, but run
simultaneously, resulting in smooth migration.

Fish keratinocytes are often used in cell studies because
of their numerous advantages, among which worth mention-
ing are undemanding culture and observation conditions
(lack of necessity to stabilize the temperature and concen-
tration of CO,), and effortless procuring.
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Poza wyzej wymienionymi zaletami, keratynocyty sg
interesujgcym obiektem w badaniach podstawowych takze
z powodu wzglednie statego ksztattu podczas migracji oraz
duzej szybkosci przemieszczania sie, co wyraznie skraca
czas zbierania danych. Ciato komorki jest w przyblizeniu
eliptyczne, zas uwzgledniajgc lamellipodia mozna jej ksztatt
okresli¢ jako wachlarzowaty [6].

Materialy i metody

Do otrzymywania hydrozeli oraz funkcjonalizacji podtozy

uzyto nastepujgcych odczynnikdw:

- akryloamid - 40% roztwér wodny (BioRad)

- N,N’-metylenobisakryloamid - 2% roztwér wodny (BioRad)
- (3-aminopropylo)trietoksysilan (APTES) (Sigma-Aldrich)
- N,N,N’,N'-tetrametyloetylenodiamina (TEMED) (BioRad)
- nadsiarczan amonu (APS) (BioRad)

- woda destylowana H,0O%

- aldehyd glutarowy - 0,5% roztwor wodny (BioRad)

- kwas 1-[6-[(4-azydo-2-nitrofenylo)amino]heksanoiloksy]-
2,5-diokso-pirrolidyno-3-sulfonowy (sulfo-SANPAH) (BioRad)
- sztuczny ptyn fizjologiczny PBS (phosphate-buffered
saline) — 1 litr PBS przygotowano w laboratorium poprzez
zmieszanie w roztworze wodnym: wodorosiarczanu(VI)
sodu - 8,599 g (Sigma-Aldrich), diwodorosiarczanu(VI)
potasu - 2,177 g (Sigma-Aldrich) oraz chlorku sodu - 9,002 g
(Sigma-Aldrich).

Morfologie podtozy scharakteryzowano metodg skaningo-
wej mikroskopii elektronowej (Nova 200 NanoSEM). Hydro-
filowos$¢ oznaczono metodg goniometrii (DSA10Mk2 Kruss).
Predkos¢ przejscia fal ultradzwigkowych przez zele zmie-
rzono na aparacie CT-3 z glowicami o czestotliwosci 1 MHz.

Wyniki i dyskusja

Otrzymywanie podtozy akrylanowych o roznej
sztywnosci

W tej pracy skupiono sie na hydrozelach poliakryloami-
dowych (PAM), roznigcych sie miedzy sobg sztywnoscig,
jako podtozach do hodowli komérkowych. Poliakryloamid
jest catkowicie biozgodny pomimo tego, ze monomer jest
silnie toksyczny. Bardzo duzg zaletg tego typu materiatu jest
to, iz modut sprezystosci mozna bardzo tatwo zmienic przez
zmiane wzglednych stezen akryloamidu i bisakryloamidu.
Pomimo zmiany wtasciwosci mechanicznych PAM chemicz-
na budowa powierzchni zelu nie ulega zmianie [7,8]. Dzigki
temu, Ze rozmiary porow w zelach poliakryloamidowych sg
mniejsze niz 100 nm, komorki nie migrujg do wnetrza zelu
[9,10]. Wielko$¢ porow zostata okreslona na podstawie
obrazéw SEM (RYS. 1).

Zele poliakryloamidowe o roznej elastycznosci otrzymy-
wano zgodnie z procedurg opisang wczesniej w literaturze
[10]. llosci uzytych odczynnikéw zostaty zebrane w TABELI 1.

Polimeryzacja akryloamidu zachodzita zgodnie z me-
chanizmem rodnikowym. Schemat zachodzacej reakcji
przedstawiono na RYS. 2.

Katalizatorami reakcji byty N,N,N’,N’-tetrametyloety-
lenodiamina (TEMED), natomiast nadsiarczan amonu
byt inicjatorem reakcji wolnorodnikowej. Proces poli-
meryzacji przebiegat w srodowisku wodnym. Kolejnosé
dodawania sktadnikow byta istotna ze wzgledu na duzg
szybkos¢ reakcji polimeryzacji. Pierwszym krokiem byto
zmieszanie odpowiednich ilosci akryloamidu, bis-akry-
loamidu z wodg destylowang. Nastepnie bardzo szybko
dodawano kolejno APS oraz TEMED. Pobierano po 0,1 ml
tak otrzymanej mieszaniny i przenoszono na szkietka
mikroskopowe, po czym nakrywano krople mniejszym
szkietkiem i pozostawiano do catkowitej polimeryzacji.

In addition to these advantages, keratinocytes are also
interesting objects in basic research because of their rela-
tively unchanging shape during migration, and their high
speed of movement, which clearly reduces the time of data
collecting. Cell body is approximately elliptical, only when
considering lamellipodia, its shape could be specified as
a fan-shaped [6].

Materials and methods

For the preparation of hydrogels and functionalization of

substrates following reagents were used:

- acrylamide - 40% water solution (BioRad)

- N,N’-metylenebisacrylamide - 2% water solution (BioRad)
- (3-aminopropyl)trietoxysilane (APTES) (Sigma-Aldrich)

- N,N,N’,N'-tetramethylethylenediamine (TEMED) (BioRad)
- ammonium persulfate (APS) (BioRad)

- distilled water H,O%

- glutaraldehyde — 0.5% water solution (BioRad)

- 1-[6-[(4-azido-2-nitro-phenyl)amino]hexanoyloxy]-2,5-di-
oxo-pyrrolidine-3-sulfonic acid (sulfo-SANPAH) (BioRad)

- synthetic physiological fluid PBS (phosphate-buffered
saline) — 1 liter of PBS was prepared in laboratory by mixing
in water solution: sodium bisulfate(VI) - 8.599 g (Sigma-
Aldrich), potassium dihydrosulfate(Vl) — 2.177 g (Sigma-
Aldrich) and sodium chloride — 9.002 g (Sigma-Aldrich).

The morphology of the substrates was characterized
by scanning electron microscopy (Nova 200 NanoSEM).
The hydrophilicity was determined by the method of go-
niometry (DSA10Mk2 Kruss). The velocity of transition of
ultrasonic waves through gels was measured with a CT-3
apparatus with heads of 1 MHz frequency.

Results and Discussion

Preparation of acrylate substrates of different
stiffness

This work is focused on polyacrylamide hydrogels (PAM)
of various stiffness as substrates for cell studies. Polyacry-
lamide is biocompatible despite the fact that the monomer
is highly toxic. One major advantage of this kind of material
is the possibility of easy change of the elasticity modulus,
by varying the relative concentrations of acrylamide and
bis-acrylamie. Despite the change of mechanical proper-
ties of PAM, chemical structure of the gel surface does not
change [7,8]. Because the pore sizes in polyacrylamide
gels are smaller than 100 nm, the cells do not migrate into
the interior of the gel [9,10]. Pores size was estimated from
SEM images (FIG. 1).

Polyacrylamide gels of different elasticity were prepared
according to the procedure previously described in the
literature [10]. The amounts of used reagents together with
the elasticity modules are summarized in TABLE 1.

Acrylamide polymerization occurred according to the
radical mechanism. The scheme of the reaction taking place
is presented in FIG. 2.

The catalyst for the reaction was N,N,N’,N’-tetram-
ethylethylenediamine (TEMED), and the free radical
polymerization initiator was ammonium persulfate (APS).
The polymerization process was carried out in an aque-
ous medium. The order of addition of the reagents was
important due to the high speed of polymerization reac-
tion. The first step was mixing the appropriate amounts
of acrylamide, bis-acrylamide and distilled water. Then,
APS and TEMED were added successively. After that,
0.1 ml of the mixture was transferred onto microscope
coverslip glass. Then the smaller glass was used to
cover the drop and was left to complete the polymerization.
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RYS. 1. Zdjecie SEM wysuszonego hydrozelu
poli(akryloamido-co-N,N’-methylenobisakrylo-
amidowego).

FIG. 1. SEM image of dried poly(acrylamide-co-
N,N’-methylenebisacrylamide) hydrogel.
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acrylamide / akryloamid

TEMED
APTES
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H, | H,

NH, T NH, NH,
):O (|::O }:O }:O
——CH;—CH—CH;—CH—CH;—CH—CH;—CH—

polyacrylamide / poliakryloamid

RYS. 2. Schemat reakcji kopolimeryzacji akrylo-
amidu i N,N’-metylenobisakryloamidu.

FIG. 2. Scheme of copolymerization of acrylamide
and N,N’-methylenebisacrylamide.

TABELA 1. Odczynniki uzywane w przygotowaniu podiozy poliakryloamidowych.
TABLE 1. Reagents used in the preparation of polyacrylamide substrates.

Nr llo$¢ uzytego roztworu  llos¢ uzytego roztworu Woda Modut elastycznosci
robki akryloamidu bis-akryloamidu destylowana TEMED APS wedtug [10]
Spam B The amount of used The amount of used Distilled Elasticity modulus
N op acrylamide solution bis-acrylamide solution water according to [10]
. [ml] [ml] [kPa]

1 0.75 0.75 8.5 0.1 0.01 1.37+0.22
2 1.0 1.5 7.5 0.1 0.01 3.240.58 |
I3 2.5 1.5 6.0 0.1 0.01 34.88 1
L 4 2,0 2.4 5.6 0.1 0.01 40.40+2.39

Uktad zalewano roztworem PBS w celu wymycia pozosta-
tosci monomeru. lloSci monomeru i czynnika sieciujgcego
dobrano na podstawie literatury tak, by otrzymane hydro-
zele znaczgco roznity sie modutem elastycznoéci E [10].
Oczekiwane wartosci modutéw E byty nastepujace:
prébka 1-1,37+0,22 kPa, probka 2 —3,24+0,58 kPa, probka 3
— 34,88 kPa, probka 4 — 40,40+2,39 kPa. Numery prébek
zgodne sg z TABELA 1.

Otrzymane hydrozele charakteryzowaty sie bardzo
gtadkg powierzchnig, co stwierdzono w obserwacjach
w skaningowym mikroskopie elektronowym. Morfologia pro-
bek byfa identyczna niezaleznie od sztywnosci hydrozelu.

Szkietka, na ktérych osadzano podtoza byty wczesniej
odpowiednio modyfikowane powierzchniowo. Pierwszym
etapem modyfikacji byta silanizacja przy pomocy 0,5%
wodnego roztworu 3-aminopropylotrietoksysilanu (APTES).
Kazde szkietko trzymano w roztworze silanu przez 10 minut,
a nastepnie ptukano w wodzie destylowanej przez 20 minut.
Po wysuszeniu powierzchnia byta aktywowana przy pomocy
0,5% wodnego roztworu aldehydu glutarowego. Reakcja
aktywaciji trwata 30 minut. Na RYS. 3 zobrazowano reakcje
zachodzgce na powierzchni szkfa po silanizacji.

Migracja komérkowa jest bezposrednio zwigzana z two-
rzeniem punktéw adhezyjnych. Aby do tego doszto na po-
wierzchni hydrozelu muszg znajdowac sie odpowiednie biat-
ka macierzy pozakomaorkowej. W celu immobilizacji biatek na
powierzchni podtozy przeprowadzono funkcjonalizacje przy
pomocy heterobifunkcyjnego zwigzku sieciujgcego sulfo-
SANPAH, ktérego wzér strukturalny znajduje sie na RYS. 4.

PBS solution was poured over the system to rinse the re-
sidual monomer. The amounts of monomer and crosslinking
agent were selected based on the literature data, so that the
received hydrogels were of different elasticity modulus E.
The expected values of modulus E according to [10] were
as follows: sample 1 — 1.37£0.22 kPa, sample 2 — 3.24+
0.58 kPa, sample 3 — 34.88 kPa, sample 4 —40.40+2.39 kPa.
Sample numbers are in accordance with TABLE 1.

The all obtained hydrogels showed a very smooth sur-
face, which was found in the observations in the scanning
electron microscope. The morphology of the samples was
the same, regardless on the stiffness of the hydrogel.

The glasses, on which substrates were deposited,
were previously modified on their surface. The first step
of modification was silanization by 0.5% water solution of
3-aminopropyltriethoxysilane (APTES). Each glass was
kept in silane solution for 10 minutes, and then rinsed with
distilled water for 20 minutes. After drying, the surface was
activated with 0.5% glutaraldehyde solution. The activation
reaction lasted 30 minutes. Creation of the silanized surface
of glass is presented in FIG. 3.

Cell migration is directly related to the formation of points
of adhesion. For this to occur, there have to be appropriate
extracellular matrix proteins on the surface of the hydro-
gel. In order to immobilize proteins on the surface of the
substrates, functionalization with the use of a crosslinker
— sulfo-SANPAH, which structural formula is illustrated in
FIG. 4, was carried out.
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RYS. 3. Proces silanizacji powierzchni szkta.
FIG. 3. Silanization process of glass surface.

RYS. 4. Budowa chemiczna sulfo-SANPAH.
FIG. 4. Chemical structure of sulfo-SANPAH.

Reakcja przytgczenia sulfo-SANPAH do powierzchni
poliakryloamidowe;j jest katalizowana przez promieniowa-
nie UV o dtugosci fali od 320 do 350 nm. Jest to mozliwe
dzieki obecnosci w strukturze fotoreaktywnej grupy nitrofe-
nyloazydowej. W trakcie procesu funkcjonalizacji powstajg
wigzania kowalencyjne, ktére powoduja, ze czasteczka
jest silnie zwigzana z powierzchnig zelu. Schematycznie
funkcjonalizacja poditoza pokazana jest na RYS. 5.

Hydrofilowos$¢ otrzymanych poliakryloamidow
Podtoza réznigce sie stopniem usieciowania i w zwigzku
z tym elastycznoscia, poddano badaniom kata zwilzania me-
todg goniometryczng. Przed wykonaniem badania zele wy-
ciggano z PBSu i suszono przez 60 minut. Krople nanoszone
na powierzchnie zeli (niezaleznie od stopnia sztywnosci),
zwykle byty wchtaniane przez podioze, rozptywaty sie na jego
powierzchni lub kat zwilzania byt bardzo maty. Swiadczy to
o bardzo duzej hydrofilowosci podtozy. Réznice w sztywno-
$ci podtozy poliakryloamidowych nie wptywajg znaczgco na
ich hydrofilowo$¢, aczkolwiek na powierzchni zelu miekkiego
(probka 1 i 2) kropla wody wsigkata w prébke, podczas gdy
na twardszych powierzchniach (probki 3 i 4) pozostawata na
powierzchni, co przedstawiono na RYS. 6. Rézne miejsca
na powierzchni prébek troche réznity sie hydrofilowoscia,
ale kat zwilzania zawsze byt mniejszy niz 30°.

/// Promieniowanie UV / UV radiation

d
ga0da0 Biatka macierzy
00a0dagda g pozakomorkowej
X X X X X X Extracellular matrix peptides

B PAM zel / PAM gel

Szkietko mikroskopowe
Microscope glass

x sulfo-SANPAH

99994 ¢

RYS. 5. Schemat procesu funkcjonalizacji
podtozy.
FIG. 5. Scheme of substrate functionalization
process.

RYS. 6. Przyktadowy ksztalt kropli na powierzchni
hydrozelu akryloamidowego.

FIG. 6. Exemplary shape of the drop on the surface
of acrylamide hydrogel.

The reaction of sulfo-SANPAH attachment to the sur-
face of polyacrylamide is catalyzed by UV radiation with
a wavelength of 320 to 350 nm. This is possible due to the
presence of photoreactive nitrophenylazide groups in the
structure. In the process of functionalization, the covalent
bonds are formed, which cause that the molecule is firmly
bound to the gel surface. The scheme of the functionaliza-
tion is given in FIG. 5.

The hydrophilicity of the obtained polyacrylamides

The substrates differing with the degree of crosslinking,
and therefore the flexibility, were submitted to the tests of
contact angle using goniometry method. Before performing
the tests, gels were pulled out of PBS and dried for 60 min-
utes. Water droplets applied on the surfaces of substrates
during the test were usually absorbed by substrate, dis-
sipated on its surface or the contact angle was very small.
This demonstrates a very high hydrophilicity of substrates.
Differences in stiffness of polyacrylamide substrates do not
have a significant influence on their hydrophilicity, however
the droplets on the soft gels (sample 1 and 2) just sinked
into the surface, while these on samples 3 and 4 partially
stayed on the surface as shown in FIG. 6. Different parts
of the same sample also slightly differed in hydrophilicity,
however the angle never exceeded 30°.

15

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

Ll



16

Pomiar predkosci podtuznych fal ultradzwiekowych

Sprezystos¢ probek poréwnano poprzez pomiar predko-
$ci rozchodzenia sie fal ultradzwigkowych w sporzgdzonych
zelach. Pomiary wykonano przy pomocy aparatu CT-3
z gtowicami o czestotliwosci 1 MHz. Prébki miaty Srednice
ok. 35 mm i grubo$¢ ok. 2 mm. Po wyciggnieciu z roztworu
PBS, zele pozostawiano na okreslony czas na powietrzu,
a nastepnie dokonywano pomiaru predkosci fal ultradzwie-
kowych w okreslonych odstepach czasu w kilku niezalez-
nych od siebie seriach pomiarowych, nastepujgcych po
sobie w czasie od 45 minut do 100 minut. Prébki umiesz-
czano miedzy dwiema gtowicami i w kazdej serii pomiarowej
odczytywano czas przejscia podtuznej fali ultradzwiekowej
oraz droge przebytg przez fale. Pomiary prowadzono przy
dwéch réznych ustawieniach gtowic: 1) odlegtos¢é miedzy
gtowicami réwna jest doktadnie srednicy prébki, tzn. gtowice
tylko stykajg sie z prébka, 2) odlegtos¢ miedzy gtowicami
zostaje zmniejszona o 1 mm, tzn. probka ulegata niewiel-
kiemu scisnieciu pomiedzy gtowicami. Wykonano 21 serii
pomiarowych dla prébek nr 1, 2 i 4 oraz 15 dla probki 3.
By unikng¢ btedéw pomiarowych, co pewien czas wyko-
nywano pomiar sprawdzajgcy na wzorcach 2 ps i 10 ps,
a serie pomiarowe poprzedzat i konczyt pomiar predkosci fali
ultradzwigkowej w powietrzu. Srednia predko$¢ podiuznej
fali ultradzwiekowej w powietrzu dla catego okresu badania
w temperaturze pokojowej wynosita 343,6 + 1,05 m/s.

Najwyzsze $rednie wartosci podtuznej fali ultradzwieko-
wej wyznaczono dla prébki nr 1 (najnizszy modut elastycz-
nosci) vL = 1662,3 + 12,6 m/s, a nieco nizsze (w granicach
btedu pomiarowego) dla probki nr 2 vL = 1655,9 + 6,6 m/s.
Natomiast dla prébek 3 i 4 (wysoki modut elastycznosci)
uzyskano znacznie mniejsze wartosci predkosci podtuznej
fali ultradzwiekowej: odpowiednio vL(3) = 1576,6 + 9,2 m/s
ivL(4)=1547,8 + 4,6 m/s. Stwierdzono, ze suszenie probek
nie ma wpltywu na wartosci wyznaczonych predkosci fali, co
dobitnie swiadczy, ze obserwowana szybkos¢ przechodzenia
fali jest $cisle zwigzana z istnieniem os$rodka polimerowego
w hydrozelu. Trzeba jednak dodac, ze wartosci szybkosci
zblizone sg do szybkosci rozchodzenia sie fali ultradzwigko-
wej w wodzie. Prébki nie zmieniajg wiasciwosci sprezystych
z czasem suszenia. Nieznaczny wptyw na wtasciwosci ma
docisk gtowic do prébki. Obserwuje sie wzrost predkosci
0 ok. 6% w pomiarach z gtowicami docisnietymi.

Analiza wynikéw wykazata, ze dla kazdej probki wystepu-
ja dwa rodzaje wynikéw niezaleznie od odlegtos$ci pomiedzy
gtowicami. Na RYS. 7 przedstawiono wykresy zmian szyb-
kosci fali ultradzwiekowej w czasie dla prébek 2 i 4 réznig-
cych sie znacznie modutem elastycznosci. Nizsze wartosci
z reguty uzyskiwane sg przy lekkim kontakcie i sg mniejsze
o ok. 100 m/s od wartosci maksymalnych. Generalnie, wiek-
sze roznice szybkosci obserwowano dla prébek miekkich.

Measurements of velocity of ultrasonic waves
propagation

The resilience of the samples was compared by meas-
uring the velocity of propagation of ultrasonic waves in the
prepared gels. The measurements were performed by the
CT-3 apparatus with heads of 1 MHz frequency. The diam-
eter of samples was about 35 mm, and their thickness was
approximately 2 mm. After removing samples from PBS,
gels were left for a specified time in the air, and then the
velocity of propagation of ultrasonic waves was measured
in a number of independent series, following each other in
time from 45 minutes to 100 minutes. Samples were placed
between the two heads and in each measurement series,
the time of transmission of longitudinal ultrasonic wave and
the distance crossed by the wave were recorded. Measure-
ments were conducted at two different positions of heads: 1)
the distance between heads was equal to the diameter of the
sample, i.e. the heads were in contact with the sample, and
the sample dimensions were not disturbed; 2) the distance
between the heads was reduced by 1 mm, i.e. the sample
was slightly compressed between the heads. 21 measuring
series were performed for each of the samples 1, 2 and 4,
and 15 series for the sample 3. To avoid measurement er-
rors, a checking measurement has been taken periodically
using the standards of 2 ys and 10 us, and the measure-
ment series were preceded and ended by a measurement
of velocity of ultrasonic wave in the air. The average velocity
of longitudinal ultrasonic wave in the air for the whole testing
period at room temperature was 343.6 + 1.05 m/s.

The highest values were determined for the sample 1 (the
lowest flexibility modulus) v,= 1662.3 + 12.6 m/s, and slightly
lower (but within the measurement error) for sample 2
v,= 1655.9 + 6.6 m/s. In contrast, samples 3 and 4 (high
flexibility modulus) gave much lower values of the velocity
of longitudinal ultrasonic wave, respectively: v, (3) = 1576.6
+ 9.2 m/s and v, (4) = 1547.8 £ 4.6 m/s. It was found that
the measured velocity values are not affected by the drying
time, which clearly shows, that observed velocity is closely
related to the existence of polymeric center in the hydrogel.
Although, it should be noted, that the velocity values are
similar to that in water. The samples do not change their
elastic properties while drying. Changing the distance be-
tween heads (compressing the sample) has a slight effect
on the obtained values. An increase in the speed by about
6% was observed in the compressed samples.

Analysis of the results showed that for each sample there
are two types of results regardless the distance between
the heads. FIG. 7 shows the changes of the velocity of the
ultrasonic wave in time for samples 2 and 4, which signifi-
cantly differ with elasticity modulus. Lower values are gener-
ally achieved with a light contact of heads with the a sample,

W prébkach cha-
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however, at maximum they
are less only about 100 m/s.
Larger difference in the ve-
locity values were observed
for soft samples then for the
harder ones. For samples
with low elastic modulus fur-
ther reduction of values by
100 m/s was observed. The
highest values of velocity
were attained for the sample
1 with the lowest elastic-

—a—2, compressed / 2, $ci$nieta
=e={, compressed / 4, $ci$nieta

probki nr 2. Istotne 0 3 6 9
obnizenie szybko-

Time / Czas [h]

12 15 18 e ity modulus, and a slightly
lower for the sample 2.

Sci pojawia sie przy
znacznym wzroscie
modutu elastyczno-
Sci hydrozelu.

RYS. 7. Zmiany szybkosci fali ultradzwiekowej w czasie.
FIG. 7. Changes of the velocity of the ultrasonic wave vs. time.

Significant reduction of ve-
locity occurs with consid-
erable increase in elastic
modulus of the hydrogel.
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Srednie warto$ci szybkosci prze-
chodzenia fali ultradzwiekowej wraz
z odchyleniem standardowym dla i
wszystkich rodzajéw hydrozeli w zalez-
nosci od modutu elastycznosci podano
na RYS. 8.

1700 4

1600

Obserwacja migracji komoérek
keratynocytowych na podiozach
hydrozelowych

Podtoza hydrozelowe wykorzystano
w celu obserwacji zachowania komo-

1500 4

Velocity/Predkosc [m/s]

Average values of the veloc-

ity of transition of an ultrasonic
wave with the standard deviation

m With clamp/ Z dociskiem
® Without clamp/ Bez docisku

for all types of hydrogels ac-
cording to the elastic modulus
is shown in the FIG. 8.

Observation of keratinocyte
cell migration on hydrogel
substrates

Hydrogel substrates were
used to observe the behavior

1400 :

rek keratynocytowych, pochodzacych
z rybich tusek. Procedura przygotowa-
nia tych komérek jest dobrze opisana

Sample/Probka

. v of keratinocytes derived from
fish scales. The preparation

procedure of these cells is well

w wielu publikacjach np. w [6]. Poje-
dyncze tuski, pozyskane z ryb gatunku
Molinezja, umieszczano miedzy dwo-
ma, natozonymi na siebie podtozami
lub szkietkami nakrywkowymi. Na-
stepnie dokonywano infuzji matej ilosci
pozywki DMEM (Euroclone) z 10% surowicg FBS (Sigma
Aldrich) pomiedzy te podtoza. Tak utworzony ,sandwicz”
pozostawiano w uszczelnionej szalce Petriego na okres od
24 do 72 godzin w temperaturze pokojowej. Po uptywie tego
okresu, sprawdzano czy komorki zeszly z tuski na podtoze
i wtedy separowano podtoza od siebie. Podtoza z komor-
kami byty umieszczane w plastikowych szalkach Petriego
z pozywka DMEM/FBS. Nastepnie dokonywano pomiarow
migracji keratynocytéw za pomocg mikroskopu optycznego
Axio Observer Z1 (Carl Zeiss). Obrazy migrujgcych komo-
rek rejestrowano uzywajac techniki fotografii poklatkowej
(tzw. time lapse) co 20 sekund przez 20 minut.

Komorki obserwowano na wszystkich czterech podtfo-
zach hydrozelowych. Prawidlowo migrujgce komorki, byty
rozptaszczone na podtozach i przybieraty wydtuzone, wrze-
cionowate ksztatty. Na RYS. 9 przedstawiono przyktadowe
zdjecia mikroskopowe komorek na podtozach hydrozelo-
wych o modutach elastycznosci 1,3 kPa (RYS. 9a) oraz
40 kPa (RYS. 9b).

Poréwnujac zachowanie sie komérek na wszystkich czte-
rech rodzajach podtozy stwierdzono, iz komérki znacznie
tatwiej migrujg na podtozach o wiekszej sztywnosci, czyli
na probkach 3 i 4 (E odpowiednio 35 i 40 kPa). Na tych
podtozach komérki zachowywaty swoj charakterystyczny
wachlarzowaty ksztatt (RYS. 9b). Natomiast na podtozach
o niskim module elastycznosci (prébki 1 i 2, E odpowied-
nio 1,3 i 3,2 kPa) zaobserwowano niezwykle interesujgcy
przyktad przybierania nietypowego dla rybich keratynocytow
ksztattu kulistego (RYS. 9a). Ksztalt taki jest typowy raczej
dla komorek stacjonarnych. Pomimo tej zmiany, niektore
komorki keratynocytéw usitowaty dalej migrowaé. Wyjas-
nienie mechanizmu wptywu zmniejszonej elastycznosci
podtoza na taki ksztatt i zachowanie komorek keratynocytéw
wymaga dalszych badan. Obserwacje te zostaty opisane
szczegotowo w innej publikacii [11].

RYS. 8. Srednie predkosci fal ultradzwie-
kowych w badanych hydrozelach.

FIG. 8. Average values of the ultrasonic
vawe velocity in the studied hydrogels.

described in several papers,
for example in [6]. Fish scales,
collected from Molly fish, were
placed in between two substrate
plates or between the substrate
and a coverslip. Then infusion
of the small amount of DMEM cell media (Euroclone) with
10% of FBS (Sigma Aldrich) between the substrates was
performed. The formed “sandwich” was left in a sealed Petri
dish for 24 to 72 hours at room temperature. After that, it was
checked whether the cells migrated from the scale onto the
substrate and then substrates were separated. Substrates
with the cells on them were placed in plastic Petri dishes with
DMEM/FBS medium. Cell migration measurements were
performed employing optical microscope Axio Observer Z1
(Carl Zeiss). Images of the migrating cells were registered
using time lapse technique with 20 s between frames for
20 minutes.

The cells were observed on all four hydrogel substrates.
Properly migrating cells were flattened on substrates and
assumed elongated, fusiform-like shape. In FIG. 9 there are
shown exemplary microscopic images of cells on hydrogel
substrates with elastic modulus of 1.3 kPa (FIG. 9a) and
40 kPa (FIG. 9b).

Comparing cell behavior on all four types of substrates,
it was found that the cells migrate more easily on substrates
with higher stiffness, that is on sample 3 and 4 (E - 34 and
40 kPa, respectively). On these substrates cells maintained
their characteristic fan-like shape (FIG. 9b). However, on the
substrates with a low elasticity modulus (samples 1 and 2,
E —1.3 and 3.2 kPa, respectively) a very interesting example
of atypical, as for fish keratinocytes, spherical shape was
observed (FIG. 9a). Such shape is typical for stationary
cells. Despite this shape change, some of the keratinocytes
still tried to migrate. In order to explain the mechanism of
influence of decreased substrate elasticity on such cells
shape and behavior requires further research. More detailed
studies are described in another publication [11].

RYS. 9. Komoérki keratynocytowe na podtozu
hydrozelowym po 24 godzinach przebywania na
podtozu:

a) podtoze o module elastycznosci 1,3 kPa,

b) podtoze o module elastycznosci 40 kPa.
Powiekszenie 10x.

FIG. 9. Keratinocytes on hydrogel substrate after
24 hrs of residing on a substrate:

a) substrate of the elasticity modulus 1.3 kPa,

b) substrate of the elasticity modulus 40 kPa.
Magnification 10x.
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Podsumowanie

Otrzymano cztery rodzaje hydrozeli akryloamidowych
znacznie roznigcych sie modutem elastycznosci. Porow-
nano ich wtasciwosci mechaniczne poprzez pomiar szyb-
kosci rozchodzenia sie fali ultradzwiekowej, a nastepnie
zbadano wptyw elastycznosci podtoza na zachowanie sie
keratynocytow.

Potwierdzono, ze podioza akryloamidowe sg odpowiedni-
mi materiatami do hodowli komorek keratynocytowych, ktore
sg z kolei doskonatym modelem do badania parametrow
procesu migracji komorkowej. Wykorzystujgc te podtoza
wykazano, ze Srednia szybkos$¢ migracji keratynocytow
na podtozach sztywnych byta znacznie wieksza niz na
poditozach o module elastycznosci 10 do 40 razy nizszym.
Zaobserwowane w badaniach zmiany ksztattu keratyno-
cytow na miekkich podtozach jednoznacznie wskazujg na
wptyw elastycznosci podtoza na ten rodzaj komorek.

Podziekowania

Badania zostaty zrealizowane w ramach projektu
VENTURES/2012-9/3 finansowanego przez Fundacje
Nauki Polskiej i wspoétfinansowane ze srodkéw Unii Europej-
skiej w ramach Funduszu Rozwoju Regionalnego.

Badania zostaty przeprowadzone z wykorzysta-
niem sprzetu zakupionego ze $rodkdw Europejskiego
Funduszu Rozwoju Regionalnego w ramach Polskiego
Programu Operacyjnego Innowacyjna Gospodarka (grant
nr POIG.02.01.00-12-023/08).
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Summary

Four types of acrylamide hydrogels of significantly dif-
ferent elasticity modulus were obtained. Their mechanical
properties were compared by measuring the velocity of
propagation of ultrasonic waves, and then the influence
of the substrate elasticity on keratinocytes behavior was
studied.

We confirmed that acrylamide substrates are appropriate
materials to culture keratinocyte cells which, on the other
hand, are a very good model to study parameters of cell
migration process. We proved that the keratinocytes average
migration velocity on the stiff substrates was significantly
higher than on substrates of elasticity modulus of 10 to 40
times lower. Observed in this work changes of keratinocytes
shape on the soft substrates unambigously indicate an influ-
ence of the substrate elasticity on this type of cells.
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Streszczenie

Systemy miejscowego uwalniania leku stanowig
obiecujgcg droge leczenia chordb przyzebia wspotto-
warzyszgcg mechanoterapii. Uzasadnieniem dla ich
zastosowania jest fakt, ze osiggajg one dno kieszonki
dzigsfowej, ktore jest niedostepne dla narzedzi sto-
matologicznych. Przyszto$¢ tychze systemow bardzo
silnie zwigzana jest z polimerowymi no$nikami leku.
Celem prezentowanych badan byto oszacowanie
dziatania jako$ciowego wczesniej opracowanych
systemoéw miejscowego uwalniania doksycykliny,
opartego na polimerowym nosniku leku (bioresorbo-
walne kopolimery o wysokiej elastycznosci: e-kapro-
laktonu z trimetyloweglanem oraz kopolimer glikolidu
z e-kaprolaktonem) na potencjalnie patogenny dla przy-
zebia szczep Desulfovibrio desulfuricans. Wykorzystana
w badaniach doksycyklina zostata wybrana ze wzgle-
du na swoje dodatkowe szczegdlne wiasciwosci, ktére
nie zwigzane sg z jej wptywem na bakterie, a bardzo
pomocne w terapii choréb przyzebia. Wykonano
badanie oceny wrazliwo$ci szczepu i wyznaczono
minimalne stezenie hamujgce (MIC) dla doksycykliny.
Ocene skutecznos$ci systemu in vitro przeprowa-
dzono poprzez wystawienie szczepu Desulfovibrio
desulfuricans na dziatanie doksycykliny uwalnianej
z polimerowych no$nikow w kolejnych dobach ba-
dania. Kazdego dnia badania dokonywano odczytu
wzrostu kolonii bakteryjnych na ptytkach z podtozem.
Na podstawie przeprowadzonych badan stwierdzono
szczegdlng przydatnosc systemu zawierajgcego 5%
leku, formowanego z udziatem kopolimeru o sktadzie
80% mol. kaproilu i 20% mol. jednostek weglanowych.
System ten zapewnia peing skuteczno$¢ w walce
z tg modelowa dla chordb przyzebia bakterig w okresie
8 dni od wprowadzenia.

Stowa kluczowe: periodontitis, miejscowe uwalnianie
leku, doksycyklina, Desulfovibrio desulfuricans

[Inzynieria Biomateriatow 124 (2014) 19-23]
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Abstract

Local drug delivery systems are promising route of
drug administration in periodontal treatment, parallel to
scaling and root planning (SRP). The concept of this
form of treatment is justified by the fact that it reaches
the area unavailable for dental instruments. The future
of these systems is tightly connected with polymeric
drug carriers. The aim of this study was evaluation of
polymeric local doxycycline delivery system (designed
and described earlier) and its antimicrobial effect on
Desulfovibrio desulfuricans, potentially pathogenic to
periodontal tissue. Doxycycline used in the study was
chosen for its additional special non-antibiotic proper-
ties that may be very helpful in periodontal treatment.
The presented and tested polymeric drug carriers were
flexible bioresorbable copolymers of e-CL/TMC and
e-CL/GL. Bacteria susceptibility to doxycycline has
been estimated and doxycycline Minimal Inhibitory
Concentration (MIC) has been fixed. The antimicro-
bial effect of examined systems has been tested by
D.desulfuricans exposure to doxycycline released
daily from copolymers. Bacterial colony growth on
agar plates was examined each day of the study.
On the basis of these investigations, 20% TMC/80%
&-CL copolymer has been reported to be the most
suitable for the designed local drug device. It showed
doxycycline release able to inhibit bacterial growth
during 8 days of the experiment.

Keywords: periodontitis, local drug delivery, doxycyc-
line, Desulfovibrio desulfuricans

[Engineering of Biomaterials 124 (2014) 19-23]

Introduction

The first to introduce the idea of local drug delivery in peri-
odontal treatment was Goodson in 1979. The concept of this
form of treatment is the fact that it reaches area unavailable
for dental tools used in scaling and root planning (SRP) and
the bottom of periodontal pocket. This route of administration
enables drug to remain directly where it was applied until it
gains the antimicrobial effect. Periodontal pocket provides
reservoir bathed by gingival crevicular fluid (GCF) and is
easily accessible for insertion of drug delivery device [1].
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Wprowadzenie

Jako pierwszy koncepcje miejscowego podawania leku
w leczeniu przyzebia zaproponowat w 1979 r. Goodson
i wsp., a u podstaw takiej metody lezat fakt, ze w ten sposob
mozliwe bytoby osiggnigcie dna kieszonki dzigstowej (niedo-
stepnej instrumentom stosowanym przy konwencjonalnym
leczeniu poprzez mechaniczne usuwanie ztogéw nad-
i poddzigstowych) przez lek, ktéry moégtby pozostawaé
bezposrednio w miejscu swojego dziatania az do czasu
uzyskania efektu przeciwbakteryjnego. Kieszonka dzigstowa
stanowi naturalny rezerwuar optukiwany przez ptyn dzigsto-
wy i jest takze miejscem tatwo dostepnym dla umieszczenia
w niej systemu uwalniajgcego lek [1].

Systemy miejscowego uwalniania leku mozna podzieli¢
ze wzgledu na mechanizm kontrolowanego uwalniania
leku. Wyrdzniamy: systemy rozpuszczalnych matryc op-
arte na makromolekularnej przepuszczalnosci matrycy dla
matych molekut po specznieniu w uwodnionym medium,
systemy-rezerwuary uwalniajgce lek poprzez dyfuzje przez
polimerowa btone, systemy kontrolowane chemicznie, gdzie
szybko$¢ uwalniania leku jest kontrolowana predkoscig
i rozlegtoscig degradacji wigzan chemicznych i erozji ma-
trycy polimerowej. We wszystkich tych systemach bazowy
polimer moze by¢ pochodzenia naturalnego (np. kolagen
czy inne biatka), pdtsyntetycznego (pochodne celulozy) lub
syntetycznego. Sposrod tych ostatnich, najwiekszg popu-
larnoscig ciesza sig polimery degradowalne [1].

Rozwazano zastosowanie naturalnych polimeréw jako
biodegradowalnych nosnikow. Jednakze, wiekszo$¢ z nich
ma wady wynikajgce z ich struktury, takie jak ograniczony
okres pottrwania, ztozono$¢ budowy oraz immunogenicz-
nos¢ z powodu obecnosci samych polimeréw lub produktéw
ich rozpadu. Dotychczas opracowano i przebadano in vitro
lub/i in vivo wiele systemdw opartych na polimerowych
nosnikach leku. Niestety, wiekszo$¢ prac dostarcza niewiele
informaciji na temat wptywu tychze systeméw na progresje
choroby. Ponadto, niewiele jest danych na temat zmian w
mikroflorze kieszonki dzigstowej, dlatego trudno jest ustali¢
odpowiednie schematy leczenia. Wiekszo$c¢ tych systemow
jest nieresorbowalna. Te systemy, ktore nie sg biodegra-
dowalne, nalezy usung¢ po catkowitym uwolnieniu leku
z matrycy. Usuwanie nosnika leku moze spowodowac po-
draznienie tkanek i stan zapalny w miejscu leczonym. Dlate-
go przewaga lezy po stronie biodegradowalnych systeméw
kontrolowanego uwalniania leku, ktére mozna umiesci¢ na
diugi okres w kieszonce dzigstowej. Dodatkowym atutem
takiego rozwigzania jest brak koniecznosci ponownej wizyty
pacjenta w gabinecie lekarskim zwigzanej z koniecznoscia
usuniecia nosnika z kieszonki dzigstowej [1].

Do tej pory opracowano rozmaite postaci systeméw
miejscowego uwalniania leku do leczenia choréb przyze-
bia. Wsérdéd nich najczesciej spotykane to: wtokna, filmy,
systemy do iniekcji, mikroczastki, zele, paski, kompakty,
nanoczastki [1].

Jednym z antybiotykéw stosowanych w leczeniu choréb
przyzebia jest doksycyklina (RYS. 1). Doksycyklina nalezy
do grupy tetracyklin. Tetracykliny to antybiotyki o wtasciwos-
ciach bakteriostatycznych, charakteryzujgce sie szerokim
zakresem dziatania zaréwno na bakterie Gram—-dodatnie
jak i Gram—ujemne. Charakteryzujg sie one dtugim okresem
pottrwania [2]. Poza oddziatywaniem na bakterie, tetracy-
kliny posiadajg takze szereg wlasciwosci niezwigzanych
z tymi przeciwbakteryjnymi.

Tetracykliny mogg dziata¢ jak jonofory i w ten sposéb
wspomagac transport kationow metali przez bariery synte-
tyczne, ale takze btony naturalne. Kolejng ich wtasciwoscia
jest hamowanie metaloproteinaz macierzy zewnagtrzko-
morkowej, co posrednio obniza produkcje kolagenazy.

Intra pocket local delivery devices may be divided into
two broad groups on the basis of their degradability: non
degradable devices (first generation) and degradable de-
vices (second generation). When considering drug release
mechanism, it is possible to distinguish: systems based on
soluble matrix, where matrix is permeable for micromole-
cules when swelling in hydrated medium; systems-reservoirs
releasing drug by diffusion through polymeric membrane;
chemically controlled systems, where release rate depends
on velocity and range of chemical bonds cleavage and
polymer matrix degradation. For all of these systems, basic
polymer may be of natural origin (such as collagen or other
proteins), semi-synthetic (cellulose derivatives) or synthetic
(preferably degradable) [1].

Natural polymers have been considered as biodegradable
drug carriers. Nevertheless, most of them show disadvan-
tages related to their structure: limited half-life, complexity of
their composition and immunogenicity owing to polymer itself
or products of its degradation. So far many polymer-based
local delivery devices have been evaluated in vitro or/and in
vivo. Unfortunately, little information about their influence on
disease’s progression is available. In addition, it seems dif-
ficult to establish treatment patterns due to few clinical data
referring to changes in periodontal pocket microflora. Most
of the devices are non resorbable. Non degradable devices
must be removed after the total drug releasing. Removal
of the device may lead to tissue irritation and inflammation
in treated area. Therefore degradable matrices are much
more useful. They may be inserted safely into periodontal
pocket for longer period of time. Another advantage of such
carrier is the fact that it does not require the patient to pay
another visit to the dental office [1].

Various forms of local drug delivery systems have been
examined. The most common are: fibers, films, injectable
systems, microparticles, gels, strips, compacts and nano-
particles systems [1].

One of the antimicrobial agents used in periodontal treat-
ment is doxycycline (FIG. 1). Doxycycline is a member of
tetracycline group. Tetracyclines are antimicrobial agents
with broad spectrum, both Gram-positive and Gram-nega-
tive bacteria. This group of antibiotics has a long half-life.
Apart from antimicrobial effect, tetracyclines have also
nonantibiotic properties [2].

Tetracyclines may work as ionophores and support metal
cations transport through synthetic and natural membranes.
Its another advantage is inhibition of MMPs what decreases
collagenase production. Tetracyclines are also reported to
inhibit angiogenesis [3] and to have antiapoptotic properties
[4]. It is also very important for periodontal treatment pur-
poses (especially periodontitis treatment) that tetracyclines
have beneficial effect on bone metabolism — because they
reduce osteoblasts’ function [3].

OH O OH O ©O
J oH
NH,
OH
HC  OH' N
3
HsC~ “CHs

RYS. 1. Wzér chemiczny doksycykliny.
FIG. 1. Doxycycline structure.

Z ommm® 0 00000 0000000000000 000006000000060000000000

L



Ponadto ta grupa antybiotykow ma zdolno$¢ hamowania
angiogenezy [3]. Ostatnie badania wskazujg takze na anty-
apoptotyczne wiasnosci tetracyklin [4]. Kolejng, niezwykle
wazng dla leczenia chordb przyzebia cechg tetracyklin jest
pozytywny ich wptyw na metabolizm kosci (redukcja funkcji
osteoklastow) [3].

Desulfovibrio desulfuricans nalezy do grupy bakterii
redukujgcych siarczany (BRS). Willis i wsp. Stwierdzili
obecnos$¢ BRS w jamie ustnej cztowieka [5]. Van der Hoeven
i wsp. przebadali grupe 43 oséb i u 25 z nich odnotowali
istnienie w jamie ustnej bakterii z rodzaju Desulfobacter
oraz Desulfovibrio [6]. Wielce prawdopodobne jest wiec
to, ze BRS sg przyczyng etiologiczng chordb przyzebia,
w tym parodontozy [7,8]. Z tego powodu mogg stuzy¢, jako
modelowe organizmy patogenne do badan skutecznos$ci
leczenia choréb przyzebia w warunkach in vitro.

Materialy i metody

Formowanie polimerowych systeméw uwalniania
doksycykliny

Do realizacji zatozen systemu uwalniania doksycykliny,
ktéry w postaci odpowiednio dopasowywanych pierscieni
ma by¢ wprowadzany poprzez przecigganie przez korone
zeba do kieszeni zebowych, poszukiwaliSmy biokompaty-
bilne i biodegradowalne kopolimery spetniajgce wymagane
w wypadku takiego zastosowania warunki, to jest stosun-
kowo dobrg wytrzymato$¢ mechaniczng i wysokg elastycz-
nosc¢. Jedynie takie wiasnosci matrycy pozwalajg na dosé
tatwy montaz systemu, a zarazem nie obnizajg komfortu
pacjenta. Materiaty polimerowe, ktére wybrano na nosniki
doksycykliny spetniajgce wczesniej zatozone warunki, to
kopolimery glikolidu (GL), e-kaprolaktonu (e-CL) oraz we-
glanu trimetylenu (TMC) o réznych udziatach jednostek mo-
nomerycznych: 10% GL /90% &-CL, 50% TMC / 50% ¢-CL,
20% TMC / 80% ¢-CL. Sposob syntezy kopolimerow,
metode formowania tych matryc, jak i kinetyke uwalniania
z nich doksycykliny w warunkach in vitro przedstawiono
w naszej wczesniejszej publikacji [9]. Sposrdd przebada-
nych materiatéw najlepszym profilem uwalniania, zblizo-
nym do liniowego, charakteryzowat sie materiat o sktadzie
20% TMC / 80% ¢-CL z zawartoscig 5% wag. leku.

Badania skutecznosci bakteriostatycznej
wykonanych systemoéw

W pierwszym etapie badan, celem poznania zachowania
badanego szczepu Desulfovibrio desulfuricans na doksy-
cykling, wykonano badanie wrazliwosci metodg seryjnych
rozcienczen (0,03-64 pg/ml) w podtozu ptynnym (pozywka
Postgate’a). Szczep Desulfovibrio desulfuricans, przezna-
czony do badan hodowano na pozywce pirogronianowej
Postgate’a [10] z obnizong zawartoscig MgCl, do 25 mg/L.
W celu realizacji badan wykonano serie rozcienczen (0,03-
64 pg/ml) antybiotyku w ptynnym podtozu (ptynng pozywka
rozcienczano znane stezenie antybiotyku), a nastepnie
kazda z tak otrzymanych prébek zaszczepiono znang liczbg
komorek bakteryjnych. Inokulum (0,5 w skali Mc Farland)
wraz z rozcienczeniami antybiotyku wysiewano na szklane
ptytki z agarem. Po 48 godzinnym okresie inkubacji w ko-
morze MACS MG 500 (Anaerobic Workstation dW Scientific,
West Yorkshire, Anglia) w atmosferze zawierajgcej 80% N,
10% H,i 10% CO,w temperaturze 37°C, dokonywano
odczytu wzrostu (lub jego braku) szczepu na ptytkach
z podtozem. Najnizsze stezenie doksycykliny, dla ktérego
nie zaobserwowano wzrostu, zostato odnotowane jako
MIC — najnizsze stezenie hamujgce wzrost rowne okoto
0,12 pg/ml.

Desulfovibrio desulfuricans is a member of sulfate
reducing bacteria (BRS). Willis et al. have confirmed D.
desulfuricans presence in human oral cavity [5]. Van der
Hoeven et al. have examined a group of patients, 25 out
of 43 examined have been reported to have in oral cavity
microflora Desulfobacter and Desulfovibrio spp. [6]. It is
greatly probable that BRS play a major role in periodontal
diseases and periodontitis etiology [7,8]. This is why the D.
desulfuricans strain may be a model pathogenic strain to es-
timate antimicrobial effect on periodontal pathogens in vitro.

Materials and methods

Formation of polymeric devices for doxycycline
release

For implementation of designed drug release system
we assume that flexible ring-like matrices will be stretched
onto tooth root's surface and placed into periodontal pocket.
Therefore we have searched for biocompatible and biode-
gradable copolymers with properties adequate for periodon-
tal purposes, i.e. with relatively good mechanical strength
and high flexibility. Only these properties of polymeric matrix
will assure the comfort to the patient. Polymer materials
taken into consideration, owing to their required properties
that matched assumptions, were copolymers of glycolide
(GL), e-caprolactone (e-CL) and trimethylene carbonate
(TMC) with various molar ratio of monomers: 10% GL/90%
e-CL, 50%TMC / 50% &-CL, 20%TMC / 80% ¢-CL.

The copolymers synthesis, the way of matrices formation
and kinetics of the drug release in vitro have been described
earlier in our paper [9]. Among all of examined materials,
the one with the most suitable doxycycline release profile
(closest to linear) was the matrix formed with 20%TMC /
80% ¢-CL copolymer and 5% wt. of doxycycline.

Study on antimicrobial effect of designed systems

The first step of the study was Desulfovibrio desulfuricans
susceptibility to doxycycline testing. The chosen method was
broth dilution test. This method involves preparing a set of
doxycycline dilution in a liquid growth-medium dispensed
in tubes. The following step was to inoculate the medium.
The used medium was previously described by J.R. Post-
gate [10] with MgCl, concentration of 25 mg/L. The doxycy-
cline concentrations in medium ranged between 0.03 and
64 pg/ml. The inoculum (0.5 according to Mc Farland stand-
ard) with different doxycycline concentrations was gained.
Agar plates were immediately inoculated by loop starting
with the lowest doxycycline concentration by spreading 10 pl
of the inoculation-suspension. Plates were incubated for 48
hours in anaerobic conditions with MACS MG 500 (Anaero-
bic Workstation dW Scientific, West Yorkshire, England) at
37°C and following anaerobic conditions: 80% N,, 10% H,
and 10% CO,. After 48 hours of incubation, the agar plates
have been examined. The minimum inhibitory concentration
(MIC) was recorded as the lowest concentration without
visible bacteria growth.

The antimicrobial effectiveness of the system has been
tested in the same conditions. Ring-like samples (weight
about 0.03 g) of polymeric matrices (drug carriers) were
immersed in inoculum. Bacterial strain suspended in liquid
growth-medium was exposed to daily dose of doxycycline
released from different matrices. After 24 hours of incubation
in anaerobic conditions, polymer matrices were removed
and placed in “fresh” portion inoculum. The “old” inoculum
with the released doxycycline was plated on agar and incu-
bated for 48 hours in anaerobic conditions. After 48 hours of
incubation the plates were observed, and visible growth or
lack or growth on plates were reported for each copolymer.
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Badanie oceny skutecznosci przeciwbakteryjnej systemu

® o o o o o o ywalniajgcego doksycykling przeprowadzano w tych samych

warunkach. Prébki badanych systemoéw polimerowych (réz-
nych nosnikow leku), o ksztatcie pierscieni wycietych z folii
o masie ok. 0,03 g umieszczano w inokulum. Bakterie zawie-
szone w ptynnej pozywce wraz z wprowadzonym badanym
systemem uwalniajgcym lek, umieszczano na okres jednej
doby w komorze beztlenowej. Po 24 godzinach dziatania
antybiotyku uwalniajgcego sie w tym czasie z matrycy do
pozywki (réwnego uwolnionej dobowej dawce), oddzielano
pozywke od prébki polimerowej, a inokulum wysiewano
na ptytki z podtozem statym. Po nastepnych 48 godzinach
inkubacji w warunkach beztlenowych, dokonywano oceny
ilosci tworzgcych sie kolonii bakterii lub stwierdzano ich
brak. Prébe kontrolng stanowity matryce polimerowe nie
zawierajgce leku, ktére analogicznie umieszczane byty
w zawiesinie bakterii, a po okresie 24 godzin, wysiewane na
podtoze i poddawane inkubacji w warunkach beztlenowych.
Czynnosci powtarzano dla tej samej prébki przez kolejne
doby. W ten sposob notujgc wptyw dziatania bakteriobojcze-
go uwalniajgcej sie dawki antybiotyku w drugiej i kolejnych
dobach badania.

Wyniki i dyskusja

Wyniki badania skutecznosci bakteriostatycznej (wyra-
zone brakiem wzrostu bakterii) dla poszczegdlnych poli-
merowych nosnikéw doksycykliny przedstawione zostaty
w TABELI 1.

Wszystkie matryce w trakcie pierwszych czterech dni
uwalniaty doksycykline w ilosci powyzej wczesniej wyliczo-
nej wartosci MIC, co powodowato silne hamowanie wzrostu
Desulfovibrio desulfuricans na zastosowanym podtozu.
Poczawszy od pigtej doby zaobserwowano powolny wzrost
bakterii, ktdre przypisane byly matrycom o sktadzie 10%
GL / 90% ¢-CL oraz 50% TMC / 50% e-CL. Zaobserwo-
wane zjawisko byto zwigzane z spadkiem dobowej ilosci
uwalnianego antybiotyku w tych prébach. Spadek ten nie
byt jednak na tyle dramatyczny, aby nie zanotowaé wptywu
uktadu na namnazanie sie badanych mikroorganizméw.

The obtained results were analyzed. The control group of
samples was inoculum with polymeric matrices without the
drug. All of the study steps and conditions were the same
for examined and control groups. The examined samples
were exposed to daily dosage of doxycycline released from
different polymeric matrices so as to evaluate the antimi-
crobial effect of polymeric materials. Every day of the study
was reported separately.

Results and Discussions

The susceptibility to doxycycline for D. desulfuricans
was detected at a concentration of 0.12 pg/ml. The results
of bacterial growth for different kinds of copolymer carriers
are shown in TABLE 1.

TABELA 1. Badania skutecznosci bakteriostatycz-
nej polimerowych nosnikéw doksycykliny.

TABLE 1. Antimicrobial effect on D. desulfuricans
expressed by novisible colony growth on agar plates.

Kolejne doby
badania 10% GL/ 50% TMC/ 20% TMC/
Day ofthe  90% ¢-CL 50% €-CL 80% &-CL
experiment
1. - - -
2. - - -
3, - - -
4. - - -
5. -/+ + -
6. + + -
7. + + >
8. + + -
9. + + -[+
10. + + +

Gdzie: (-) - brak pojawienia sie widocznych kolonii,
(-/+) - obecnos¢ pojedynczych kolonii,

(+) - obecnos¢ duzej liczby kolonii bakterii

Where: (-) - no visible colony growth, (-/+) - single colonies
growth, (+) - multiple colony growth visible

Dla matrycy wykonanej z kopoli-

meru 10% GL/90% &-CL odnoto- 1200

wano wzrost jedynie kilkudziesie-
ciu kolonii, natomiast dla drugiej
z nich formowanej z kopolimeru
50% TMC / 50% ¢-CL juz na po-
ziomie kilkuset (RYS. 2). W kolej-
nych dniach badania proporcje te
odwrdcity sie na korzy$¢ matrycy
50% TMC / 50% ¢-CL. Matryca
20% TMC / 80% ¢e-CL uwolnita
ilosci doksycykliny hamujgce
wzrost D. desulfuricans do 8 doby
witgcznie. W kolejnych dobach
badania liczba kolonii na ptytkach
oscylowata wokot kilkudziesieciu,
wyjatek stanowita 11 doba bada-
nia, kiedy to odnotowano wzrost

1000 +—

800 -

600 -

400 -

Liczba kolonii na podiozu
Number of colonies visible on agar plates

200 -

B 10%GL/ 90%CL

50%TMC/50%CL

0 20%TMC/80%CL

AN

na poziomie kilkuset kolonii, aby
w kolejnej dobie powrdéci¢ do po-
ziomu trzydziestu.

ERER

4 5 6 7
Doba badania / Day of the study

10 11 12 13 14

RYS. 2. Zaleznos¢ liczby kolonii D. desulfuricans w zaleznosci od czasu uwal-
niania doksycykliny i rodzaju zastosowanej matrycy polimerowe;j.

FIG. 2. Dependence of D. desulfuricans colony growth on time and different
drug carriers used in the study.
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Obserwowane fluktuacje spowodowane byty nieréw-
nomiernym uwalnianiem antybiotyku z jednej strony, jak
i wolng dyfuzjg roztworu tego leku w zelowej pozywce, co
byto spowodowane statycznym charakterem prowadzonej
hodowli.

WhiosKki

Na podstawie wynikow przeprowadzonego badania
niewatpliwie widac, ze matryca polimerowa o sktadzie ko-
polimeru 20% TMC / 80% ¢-CL jest najlepszym no$nikiem
doksycykliny dla zatozonego systemu. Z przeprowadzo-
nych wczesniej badan wtasnych [9] wynika, ze system
formowany z uzyciem tego kopolimeru odznacza sie takze
najkorzystniejszym profilem uwalniania leku w badanej gru-
pie. To zjawisko jest bezposrednig przyczyng tak dobrego
zachowania biostatycznego tego badanego systemu. Okres
hamowania wzrostu bakterii w Srodowisku ptynnej pozywki
Postgate’a, byt jedynie nieznacznie rézny od przewidywa-
nego na podstawie wczesniej badanej kinetyki uwalniania
leku, a zatozony na podstawie ilosci leku uwolnionego
w dawkach powyzej minimalnego stezenia hamujgcego
- MIC dla doksycykliny okres, w obu badaniach wyniést
7 dni. Znacznie wigksze réznice wystgpity w wypadku badan
in vitro dwéch pozostatych materiatéw. Rdznica ta wynika
przede wszystkim z innej szybkosci dyfuzji leku zawartego
w kopolimerze do ptynnej, gestej pozywki bakteryjnej, znacz-
nie wolniejszego w poréwnaniu do srodowiska ,sztucznej
sliny”, w ktérym wczesniej badano przebieg uwalniania
doksycykliny z badanych systeméw [9]. Wytypowany
w opisanych badaniach materiat na matryce — kopolimer
20% TMC / 80% ¢-CL z uwagi na swojg potwierdzong
w osobnych badaniach biozgodnos$¢, biodegradowalnos¢
i elastycznosé, wydaje sie by¢ optymalnym nosnikiem leku
dla projektowanego skutecznego systemu miejscowego
uwalniania doksycykliny, ktéry moze znalez¢ zastosowa-
nie w leczeniu choréb przyzebia. W warunkach in vivo ze
wzgledu na zwiekszong szybkosci dyfuzji w Srodowisku
ptynu zalegajgcego w kieszonkach zebowych oczekiwaé
nalezy nawet wiekszg efektywnosc¢ bakteriostatyczng tego
systemu wobec bakterii, w poréwnaniu ze stwierdzong
w opisanych badaniach.

Podziekowania

Praca realizowana w ramach Regionalnego Fun-
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All of examined copolymers have released daily amounts
of doxycycline able to inhibit D.desulfuricans growth for four
days (above estimated MIC). Starting with day 5, colonies
growth has been noticed for two copolymers: 10% GL/90%
€-CL and 50% TMC / 50% ¢-CL. This was a result of drug
concentration decrease, but the observed phenomenon ap-
peared rather limited. The agar plates referring to copolymer
10% GL / 90% ¢-CL showed only tens of colonies grown.
Plates referring to 50% TMC / 50% ¢-CL matrices revealed
growth of hundreds of colonies at the same day (FIG. 2.).
In following days of the study the 50% TMC / 50% ¢-CL
matrices gained less colonies growth. Only 20% TMC / 80%
€-CL matrices were able to inhibit D. desulfuricans develop-
ment within 8 days of the conducted experiment. From day
9, practically only tens of colonies were reported.

The irregularity of colonies growth observed during the
experiment was a result of uneven drug release and slow
drug diffusion into agar medium.

Conclusions

Based on the results of this study, it may be concluded
that 20% TMC / 80% ¢-CL copolymer is the best doxycycline
carrier of the designed drug delivery system. It has also
been shown in earlier own studies [9] that this copolymer
had the most suitable doxycycline release profile among the
group of examined materials. The period of bacterial growth
inhibition was only slightly different from predicted accord-
ing to drug release kinetics. For both studies, the period of
doxycycline release above Minimal Inhibitory Concentration
have been gained for seven days. The differences were
bigger for other materials and it may be explained by the
fact that drug diffusion rate differs in artificial saliva and
bacteria supporting growth medium. The chosen 20% TMC
/ 80% €-CL copolymer has been described as biocompat-
ible, biodegradable and flexible. It seems to be the most
suitable drug carrier for the effective local drug delivery of
doxycycline among analyzed systems. The described drug
carrier may be used for periodontal treatment purposes.
It might be expected that in vivo antimicrobial effect of the
system will be higher due to higher drug diffusion rate GCF
bathing the periodontal pocket.
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Streszczenie

W artykule przedstawiono przeglgd zastosowania
metody llizarowa w leczeniu ztaman koSci u zwie-
rzgt. W Kkrajach takich jak Wtochy, Turcja czy Francja
metoda ta stosowana byta z pozytywnym skutkiem
juz w latach 80-tych ubiegtego wieku. W zaleznosci
od rejonu $wiata powstawaty rézne jej modyfikacje.
Na kontynencie amerykarnskim opracowano liczne
warianty stosowane do dzis. W Europie najbardziej
znane konstrukcje to: Rhesear Small Bone Fixator, Dy-
namic External Fixator, External Circular Stabilization.
Wykorzystanie metody llizarowa w weterynarii wyma-
ga odpowiedniej modyfikacji konstrukcji aparatu.

W Polsce w ostatnim dwudziestoleciu podejmowa-
ne byty proby zastosowania tej metody u matych zwie-
rzgt takich jak psy i koty. W artykule zaprezentowano
wtasng, oryginalng modyfikacje aparatu, omoéwiono
technike jego zaktadania, zaprezentowano sposob
aplikacji na wyizolowanych kosciach oraz na konczy-
nach psa. W zakonczeniu zaprezentowano wnioski
dotyczgce mozliwoSci i ograniczenia zastosowania
metody llizarowa w weterynatrii.

Stowa kluczowe: llizarow, weterynaria, stabilizator,
modyfikacja

[Inzynieria Biomateriatow 124 (2014) 24-28]

Wprowadzenie

Sposréd licznych wspotczesnych technik i metod stoso-
wanych w operacyjnym leczeniu ztaman konczyn dtugich
poczgwszy od Codwilla (1905), Puttiego (1921), Alana
(1933), Andersona (1952), Grucy (lata piecdziesigte ubiegte-
go wieku) oraz Waisa i Kowalskiego, na szczegdlng uwage
zastuguje metoda llizarowa, opisana po raz pierwszy w 1954
roku przez G. llizarowa. Zastosowana byta ona poczatkowo
do zewnetrznej stabilizacji otwartych ztaman kosci dtugich,
a w nastepnych latach — do egalizacji i operacyjnego lecze-
nia licznych, nieraz ztozonych przypadkéw traumatologicz-
nych i korekcyjnych. Zajmuje jednak szczegdlne miejsce
wsrod stabilizatoréw, dzieki swej unikalnej, wykorzystujgcej
obrecze konstrukcji, pozwalajgcej na tworzenie wielorakich
konfiguracji, adekwatnych do okreslonych przypadkow
leczenia — miedzy innymi stawéw rzekomych, wrodzonych
deformacji itp. W trakcie leczenia tg metodg tworzy sie
w szczelinie ztamania tkanka kostna i proces ten nazywany
jest osteogenezg. Aparat charakteryzuje sie duzg sztyw-
noscig i 0golng stabilnoscig, co pozwala na poruszanie
sie pacjenta w trakcie leczenia. Réwnoczesnie uzyskuje
sie w nim okreslong podatnos¢ osiowg spetniajgcg wymog
tzw. dynamizacji. Jest to korzystne z uwagi na zachodzgcy
w trakcie leczenia proces funkcjonalnej adaptacji tkanki
kostnej do zewnetrznych obcigzen. Obszerny opis metody
i zasady jej stosowania przedstawiono w pracy [1].

POSSIBILITIES AND LIMITATIONS
OF THE APPLICATION

OF THE ILIZAROV METHOD

IN VETERINARY MEDICINE

StaNistAw MAzurkiEwICZ*, MACIEJ SIWECKI

Tabeusz Kosciuszko CRAcow UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
FAcuLTY oF MECHANICAL ENGINEERING,

INSTITUTE OF APPLIED MECHANICS,

AL. JANA Pawra Il 37, 31-864 KrakOw

* E-MAIL: STAN@MECH.PK.EDU.PL

Abstract

The article presents a review of the applications of
the llizarov method in the treatment of animal bone
fractures. In such countries as ltaly, Turkey and Fran-
ce, this method was successfully applied already in
the 1980s. Depending on the world region, various
modifications have been created. On the American
continent, numerous variants have been elaborated,
which have been applied up till now. In Europe, the
most popular constructions are: Rhesear Small Bone
Fixator, Dynamic External Fixator and External Circu-
lar Stabilization. The application of the llizarov method
in veterinary medicine requires a proper modification
of the apparatus construction.

In Poland, attempts at using the method in the cases
of small animals, such as dogs and cats, have been
made in the last two decades. The articles discusses
the own, original modification of the apparatus, descri-
bes the technique of its installation and presents the
method of application on dissected bones and on the
limbs of the dogs. The final section draws the conclu-
sions regarding the possibilities and limitations of the
application of the llizarov method in veterinary medicine.

Keywords: llizarow, veterinary medicine, stabilizer,
modification

[Engineering of Biomaterials 124 (2014) 24-28]

Introduction

Among the numerous contemporary techniques and
methods applied in the surgical treatment of long bone
fractures, such as that of Codwill (1905), Putti (1921), Alan
(1933), Anderson (1952), Grucy (the 1950s) as well as Wais
and Kowalski, a special attention should be paid to the
llizarov method, which was described for the first time by
G. llizarov in 1945. It was initially applied for the external sta-
bilization of open long bone fractures, and in the consecutive
years — also for the equalization and surgical treatment of
other, often complex, traumatological and correction cases.
Yet, the method has a special place among stabilizers, due
to its unique circular construction, which allows for the crea-
tion of various configurations adequate for the particular
treatment cases, such as that of psuedarthrosis, congenital
deformations etc. During the treatment with the use of this
method, bone tissue is created in the fracture gap, and this
process is referred to as osteogenesis. The apparatus is
characterized by high rigidity and a general stability, which
makes it possible for the patient to move during the treat-
ment. At the same time, it provides specific axial flexibility,
which meets the requirement of the, so called, dynamization.
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Z uptywem kolejnych dziesiecioleci, z uwagi na uzyskiwa-
ne korzystne efekty w leczeniu, metoda ta rozpowszechnita
sie w wielu krajach oraz powstato miedzynarodowe stowa-
rzyszenie stosowania tej metody pod nazwg ASAMI (ang.
Association for the Study and Application of the Method of
llizarov and External Fixation).

Materialy i metody

W latach 80-tych ubiegtego stulecia i nastepnych, w kilku
krajach Europy podejmowane byty proby wykorzystania tej
metody w weterynarii.

Jednym z pionieréw stosowania odpowiednio zmodyfiko-
wanego instrumentarium tej metody we Wioszech bytA. Fer-
retti [2-4], zastepujgc dotychczas stosowane szynowe stabi-
lizatory lub gips. Leczeniu poddawane byty psy i koty, ktére
jak podaje autor — ,wykazywaty duzg tolerancje na zatozony
aparat”. Autor stosowat zminiaturyzowane elementy typowe-
go zestawu takie jak pierscienie, prety i Sruby, o wymiarach
zmniejszonych w stosunku do aparatéw uzywanych w me-
dycynie ludzkiej. Zabiegi dotyczyty m.in. dolnych odcinkéw
kosci, kosci tokciowej, tutowia, piszczeliiinnych. Jak podaje
autor, czasy leczenia (zatozonego aparatu) wynosity 35+45
dni, a w szczegolnych przypadkach dochodzity do 60 dni.
Wyniki byty bardzo dobre lub zadawalajgce.

Unikalng aplikacjg metody byto zastosowanie aparatu
do przypadku dwuletniego konia (o wadze ponad 300 kg)
leczonego w obrebie stawu srédreczno-paliczkowego.

W pracy [5] znajdujemy liczne przyktady, odpowiednio
zmodyfikowanych aparatéw dostosowanych do gabarytéw
leczonych zwierzat, jak: psow, kotdw, a nawet konia i sowy.
Leczenie dotyczyto miedzy innymi ztaman z przemieszcze-
niem kosci, miednicy, kregostupa, pseudoartrozy.

W nastepnych latach we Francji Y. Latte z zespotem
[6] oraz J.P. Farese [7] kontynuowali z powodzeniem wy-
korzystanie zmodyfikowanego aparatu gtéwnie do matych
zwierzat jak psy i koty.

W pracy [8] przedstawiono szczegdtowg procedure
przedoperacyjng, planowanie, aplikacje i postgepowanie
pooperacyjne. RYS. 1 przedstawia zastosowanie aparatu
llizarowa na konczynie piersiowej u psa.

RYS. 1. Aparat llizarowa zastosowany przy lecze-
niu konczyny piersiowej u psa [8].

FIG. 1. llizarov apparatus in a dog’s forelimb treat-
ment [8].

This is beneficial for the process of functional adaptation of
the bone tissue to external loads which takes place during
the treatment. An extensive description of this method and
rules of its application was presented in [1].

In the course of the following decades, due to the posi-
tive effects achieved in the treatment, the method became
popular in many other countries, followed by the creation
of an international association, called ASAMI (Association
for the Study and Application of the Method of Ilizarov and
External Fixation).

Materials and methods

In the 1980s as well the following years, in several Eu-
ropean countries, attempts were made at the application of
the method in veterinary medicine.

One of the pioneers of the application of the properly
modified instrumentarium of this method in Italy was A. Fer-
retti [2-4] who replaced the rail stabilizers and plaster which
had been used so far. The treatment was applied to dogs
and cats, which — as the author states — ,demonstrated a
high tolerance for the assembled apparatus”. The author
used miniaturized elements of the typical set, such as rings,
rods and bolts, whose sizes were reduced with regards to
the apparatuses used in human medicine. The surgical
procedures involved the lower bone sections - elbow bones,
trunk bones, tibiae and others. According to the author, the
time of the treatment (with the applied apparatus) equalled
35+45 days, and in special cases, it reached 60 days.
The results were very good and promising.

A unique application of the method was the case of
a two-year old horse (weight over 300 kg) treated for meta-
carpophalangea.

In [5], we can find numerous examples of apparatus
modified according to the sizes of the treated animals, such
as dogs, cats and even a horse and an owl. The treatment
concerned fractures and displaced fracture of pelvis bones,
spinal bones, pseudoarthrosis.

In the following years, in France, Y. Latte et al. [6] and
J.P. Farese [7] successfully continued the use of the modi-
fied apparatus mainly in the case of small animals, such as
dogs and cats.

Work [8] presents the detailed pre-operational procedure,
the planning stage, the application and the post-operational
steps. FIG. 1 shows a forelimb of a dog with the installed
llizarov apparatus.

Experiments of llizarov apparatus applications in
Polish veterinary medicine

In the 1990s, in Poland, attempts were made at the
treatment of small animals with the use of the method.
T. Szponder from the University of Life Sciences in Lublin
presented the results of the treatment of open fractures in
dogs with the particular selection of the llizarov method
[9,10].

The advantage of the method turned out to be the op-
tion of achieving good bone adhesion, correction of bone
deformations, pseudoarthrosis as well as fixation of bone
fragments, with a minimal limitation of the mobility of the
neighbouring joints. According to the author, the results
turned out to be highly satisfying.

In the 1990s, M. Krzeminski successfully performed an
orthopaedic operation on a dog involving the treatment of
pseudoarthrosis of a shinbone [11].
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26 Doswiadczenia w stosowaniu aparatu llizarowa
® e @ o o o o wweterynarii w Polsce

W latach 90-tych ubiegtego wieku podejmowane byty
w Polsce proéby leczenia tg metodg matych zwierzat.
T. Szponder z Akademii Rolniczej w Lublinie przedstawit
wyniki stosowania metody llizarowa w leczeniu ztaman
otwartych u pséw stosujac jg jako metode z wyboru [9,10].
Jej zaletg okazata sie mozliwos$¢ uzyskania dobrego zrostu
kostnego, korekcji deformaciji kosci, stawéw rzekomych
oraz unieruchamiania odtaméw kostnych, przy minimalnym
ograniczeniu ruchomosci sgsiednich stawow. Jak stwierdza
autor wyniki okazaty sie bardzo zadawalajgce. M. Krze-
minski wykonat w latach 90-tych z pozytywnym rezultatem
operacje ortopedyczng psa polegajgca na leczeniu stawu
rzekomego kos$ci podudzia [11].

RYS. 2. Zdjecie kondora podczas korekcji osi
konczyny za pomoca aparatu llizarowa.

FIG. 2. Photograph of a condor during the correc-
tion of the limb axis with the use of the llizarov
apparatus.

RYS. 4. Elementy aparatu llizarowa wykorzysta-
ne w probach na konczynach psa: a) wszczepy
kostne; b) przediuzki (dystanse); c) pierscienie;
d) taczniki — prety gwintowane @ 5; e) podkiadki;
f) Sruby z nawierconym otworem pod them; f) Sruby
z nacieciem pod tbem; h) nakretki M5.

FIG. 4. llizarov apparatus elements used on dog’s
limbs tests: a) bone implants; b) extensions;
c) rings; d) connectors — screwed rods @ 5;
e) pads; f) bolts with a drilled aperture under the
head; f) bolts with an indentation under the head;
h) nuts M5.

a)

e
C)/e)’ﬂ\

- U) RYS. 3. a) dwa pétpierscienie z materiatu kom-

O 1 pozytowego potaczone tacznikami w pierscien;
< b) element dwuotworowy taczacy poétpierscienie;

O c) polpierscien aluminiowy; d) taczniki 200 mm

z nakretka; e) podktadka dystansowa; f) Sruba M5

=z m z gniazdem na klucz imbusowy.

- L|J FIG. 3. a) two half rings made of composite mate-

i’ rial joined with connectors and forming a ring;

w I_ b) two-aperture element connecting the half rings;

" < c) aluminium half ring; d) 200 mm connectors with
E a nut; e) distance pad; f) M5 allen bolt.

=z

(D >

RYS. 5. Potaczone dwa pierscienie aparatu za
pomoca prostej modyfikacji Cattaneo Catagni.
FIG. 5. Two apparatus rings joined by a simple
modification Cattaneo Catagni.
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Pewnym ewenementem w zastosowaniu aparatu
w weterynarii byto jego uzycie w leczeniu wrodzonej wady
kondora z ogrodu zoologicznego dokonanego przez ze-
spoét pod kierownictwem A. Zietka z Akademii Medycznej
w Gdansku (RYS. 2).

Podgzajgc za powyzszymi pionierskimi poczynaniami
podjeto w latach 2011+2012 w Katedrze Mechaniki Do-
Swiadczalnej i Biomechaniki Politechniki Krakowskiej prace
studialne nad modernizacjg i aplikacjg aparatu llizarowa in
vitro u psa. Modernizacja aparatu polegata na zminiaturyzo-
waniu, odpowiednio do wielkosci pacjenta (30 kg owczarek
niemiecki) wymiaréw elementow aparatu oraz zmniejszeniu
jego masy poprzez zastosowanie lzejszych materiatéw
kompozytowych. Na RYS. 3 przedstawiono pétpierscienie
i taczniki zas na RYS. 4 inne elementy zminiaturyzowane
stosownie do wymiaréw matych zwierzat. W trakcie prac
laboratoryjnych dokonano racjonalizacji instrumentarium
oraz procedury zakfadania aparatu stosownie do odmienne;j
anatomii zwierzat. RYS. 5 przedstawia oryginalng konstruk-
cje zestawu dwaoch pierscieni o réznych srednicach, uzywa-
nego w przypadku kosci udowej konczyny miednicznej psa.
Zakres badan laboratoryjnych obejmowat montaz aparatu na
wyizolowanych ko$ciach piszczelowej i fokciowej, a takze na
przedniej i tylnej konczynie martwego psa. Dwa przyktady
zatozonych aparatow na konczynie miedniczej i piersiowej
owczarka niemieckiego przedstawia RYS. 6.

Szczegdty przeprowadzonego eksperymentu zaprezen-
towano w 2013 roku na Majowce Miodych Biomechanikéw
w Szczyrku [12].

A special case of the apparatus application in veterinary
medicine was the case of the treatment of a congenital
anomaly of a zoo park condor, performed by the team of
A. Zietek from the Medical University of Gdansk (FIG. 2).

Following the above pioneer undertakings, in 2011+2012,
at the Department of Experimental Mechanics and Biome-
chanics of the Cracow University of Technology, works were
initiated on the modernization and in vitro application of
the llizarov apparatus in the case of a dog. The apparatus
modernization consisted in the appropriate minimization
of its elements according to the size of the patient (30 kg
German Shepherd) and a reduction of its weight by way
of using lighter composite materials. FIG. 3 shows the half
rings and the connectors, whereas FIG. 4 presents the
other elements miniaturized according to the sizes of small
animals. During the laboratory tests, rationalization of the
instrumentarium was performed, as well as the procedure
of installation according to the different animal anatomies.
FIG. 5 shows the original construction of a set of two rings
of different diameters used in the case of a dog’s femur hind
leg. The laboratory tests included the application of the ap-
paratus on a dog’s dissected bones (tibia bone and elbow
bone) and on the limbs of the dog. Two examples of the
apparatus were installed on a pelvis bone and breastbone
of a German shepherd dog are presented in FIG. 6.

The details of the performed experiment were presented
at the May Day Picnic of Young Biochemists in Szczyrk, in
2013 [12].

RYS. 6. Aparaty llizarowa zalozone na: a) kosci piszczelowej; b) kosci tokciowej;
c) konczynie miedniczej; d) konczynie piersiowe;j.
FIG. 6. llizarov apparatus models on: a) a tibia bone; b) an elbow bone; c) a pelivs

bone; d) a breastbone.

Wyniki i dyskusja

Przeprowadzone badania potwierdzity mozliwosci apli-
kacji aparatu w weterynarii. Zmodyfikowana konstrukcja
spetnita oczekiwane wymagania. Z uwagi na znaczng
rozpietos¢ wielkosci leczonych zwierzgt (od matych pséw
i kotow do koni i bydta) wymagana bedzie poszerzona skala
typoszeregu aparatu uzupetniona badaniami wytrzymatos-
ciowymi elementéw nosnych konstrukcji. Celowym bedzie
réwniez w przypadku matych zwierzat zastosowanie jeszcze
I1zejszych materiatbw kompozytowych.

W szerszym stosowaniu tej metody w weterynarii celo-
wym rowniez bedzie podobnie jak w przypadku zastosowan
klinicznych u ludzi — organizowanie kurséw szkoleniowych
dla lekarzy weterynarii.

Results and Discussion

The performed tests confirmed the potential of the ap-
paratus in the field of veterinary medicine. The modified
construction met the expected requirements. Due to the
significant range of the animals sizes (from small dogs and
cats to horses and a bull), it will be necessary to expand the
scale of the series of types of the apparatus, which should be
supplemented by strength tests of the construction bearing
elements. It will be advisable to apply even lighter composite
materials in the case of small animals.

In a broader application range in veterinary medicine,
organization of training courses for veterinary doctors
will be worth considering, similarly to the cases of clinical
applications in humans.
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Whioski

Z dokonanego przegladu doniesienh o stosowaniu metody
llizarowa w przypadkach traumatologicznych i terapeu-
tycznych u zwierzat wynika, iz byta i jest ona stosowana
za granicg. W Polsce podejmowane sg nieliczne proby jej
wykorzystania, co nie stawia nas w czotéwce krajow w tym
zakresie. Stosowanie tej metody w weterynarii wymaga
modyfikacji konstrukcji oraz metodyki zaktadania aparatu,
jak réwniez poszukiwanie nowych, Izejszych materiatow.

Z doniesien literaturowych wynika jednoznacznie duza
przydatnosc tej metody oraz jej skutecznos¢ w leczeniu
skomplikowanych ztaman otwartych, a w przypadku leczenia
stawdéw rzekomych stabilizator ten jest nierzadko metodg
z wyboru.

Czynnikami ograniczajgcymi jej powszechne stosowanie
jest by¢ moze stosunkowo duza pracochtonnos¢, wymagane
wysokie kwalifikacje operatora oraz relatywnie wysoka cena
aparatu [9,10].

Osobnym zagadnieniem jest wykorzystanie tej metody do
zwierzat duzych, jak koh czy krowa. Doniesienia literaturowe
na ten temat sg nieliczne. Z pewnos$cig wymagac to bedzie
odniesienia sie do zagadnien wytrzymatosci, nosnosci
i sztywnosci przy modernizacji typowego aparatu, jak row-
niez trudnych do przewidzenia procedur przedoperacyjnych,
jak i samej operacji i postepowan pooperacyjnych.

Podziekowania

Autorzy pragng podziekowac lek. wet. J. Bakowskiemu
Z lecznicy weterynaryjnej Amavet w Krakowie za zyczliwe
i cenne uwagi oraz pomoc przy realizacji badan.
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Conclusions

From the performed review of the reports on the ap-
plications of the llizarov method in traumatological and
therapeutical animal cases, it can be concluded that it is and
has been applied abroad. In Poland, only few attempts of
the llizarov method have been reported. Application of this
method in veterinary medicine requires a modification of the
construction and methodology of the apparatus installation,
as well as the development of new lighter materials.

From the reports and the literature, we can conclude
that this method is highly useful and effective in the treat-
ment of complicated open fractures, and in the case of
pseudoarthritis treatment, the use of the stabilizer is often
recommended.

The factors limiting its common application are perhaps
the relatively high labour consumption, the required high
operator’s qualifications and the relatively high price of the
apparatus [9,10].

Another aspect is the application of the method in the
case of larger animals, such as a horse or a cow. The litera-
ture reports concerning this issue are but few. It will certainly
be necessary to refer to the aspects of strength, load capac-
ity and rigidity when modernizing the typical apparatus, as
well as to the, hard to predict, pre-operational procedures,
the surgery itself and the post-operational steps.
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Abstract

Powaznym problemem wspoétczesnej medycy-
ny jest rosngca lekooporno$¢ mikroorganizmow.
W zwigzku z powyzszym, w ostatnich latach tech-
nologia polimerowych materiatbw o wtasciwosciach
przeciwdrobnoustrojowych jest jednym z najszybciej
rozwijajgcych sie obszaréw farmacji i inzynierii biome-
dycznej. Biomateriaty te sg stosowane w wielu aplika-
cjach, szczegdlnie w urzgdzeniach medycznych oraz
technologii systeméw dostarczania lekow. Peptydy
stanowig perspektywiczng grupe zwigzkéw o wias-
ciwosciach przeciwdrobnoustrojowych, ktére mogag
by¢ stosowane w technologii wspomnianych mate-
riatéw. W niniejszej pracy, otrzymano nowe porowate
poliuretanowe no$niki citropiny (CT). Nietoksyczne
biodegradowalne poliuretany (PU) zsyntetyzowano
przy uzyciu dioli poli(e-kaprolaktonu), polilaktydu
i poli(adypinianu etylenu) oraz 1,6-diizocyjanianu
heksametylenu i butano-1,4-diolu. Otrzymane PU
zostaty scharakteryzowane za pomocg technik 'H
iC NMR. Wyznaczono mase czgsteczkowg i wiasci-
wosci mechaniczne zsyntetyzowanych biomateriatow.
Przeprowadzono badania uwalniania CT z porowatych
PU w warunkach in vitro. Stwierdzono, ze wszystkie
otrzymane matryce PU sg nietoksyczne w stosunku
do bakterii luminescencyjnych V. fischeri oraz pier-
wotniakéw S. ambiguum i T. termophila. Procent
uwolnionej CT z uzyskanych porowatych PU, w ciggu
8 tygodni procesu biodegradacji, wynosit od 29% do
79%. Ponadto, wykazano dobrg korelacje pomiedzy
kinetykg uwalniania CT z matryc a ubytkiem masy
porowatych PU. Podsumowujgc, mozna stwierdzic,
ze szybkos¢ uwalniania CT z porowatych materiatow
zalezy gtéwnie od rodzaju poliolu uzytego w syntezie
PU. Uzyskane wstepne wyniki badan sugerujg, ze
otrzymane uktfady stanowig nowe, obiecujgce bio-
materiaty jako potencjalne systemy kontrolowanego
uwalniania substancji przeciwdrobnoustrojowych.

Stowa kluczowe: poliuretany biodegradowalne,
citropina, peptydy przeciwdrobnoustrojowe, polimery
przeciwbakteryjne, kontrolowane uwalnianie substan-
¢ji przeciwbakteryjnych

[Inzynieria Biomateriatow 124 (2014) 29-35]

Particularly problematic of the present medicine
are more and more growing drug-resistant microorga-
nisms. Therefore, in the recent years technology of po-
lymeric materials with antimicrobial activity represents
one of the most rapidly advancing areas in pharmacy
and biomedical engineering. These biomaterials are
used in many fields, particularly in medical devices
and technology of drug delivery systems. One of the
perspective group of antimicrobial substances, which
could be used in technology of these materials, are
peptides. New porous polyurethane carriers of citropin
(CT) were obtained. Non-toxic biodegradable polyu-
rethane (PU) were synthesized from poly(e-capro-
lactone), polylactide or poly(ethylene adipate) diols,
1,6-hexamethylene diisocyanate and butanediol. The
obtained PU was characterized by 'H and *C NMR
techniques. The molecular weight and mechanical
properties of the obtained biomaterials were reported.
The controlled release of CT from porous PU was
studied in vitro. It was found that all prepared PU
matrices are non toxic to the luminescent bacteria
V. fischeri and two ciliated protozoa S. ambiguum and
T. termophila. The percentage of CT released from
prepared porous PU was 29% to 79% after 8 weeks.
Moreover, the results directly comparing CT release
with mass loss of obtained porous PU studies follow
the same trend. Summing up, the release rates of the
CT from porous materials were shown to be directly
dependent on the nature of polyol used in the synthe-
sis of PU. The preliminary results suggest that these
novel biomaterials are promising for application as
antimicrobial substance delivery systems.

Keywords: biodegradable polyurethanes, citropin,
peptides with antimicrobial activity, antibacterial
polymers, antibacterial substances controlled
release

[Engineering of Biomaterials 124 (2014) 29-35]
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Wprowadzenie

Materiaty poliuretanowe (PU) wykazujace aktywnos$c¢
przeciwdrobnoustrojowg znajdujg szerokie zastosowanie
w aplikacjach biomedycznych, zwtaszcza w systemach
kontrolowanego uwalniania substancji leczniczych, produk-
tach ochrony zdrowia, higieny lub technologiach urzgdzen
medycznych [1-5]. W ostatnich latach obserwuje sie wzrost
zainteresowania peptydami o aktywnosci przeciwdrobno-
ustrojowej (AMP) [1]. Technologie wykorzystujgce materiaty
polimerowe jako nosniki AMP, sg jednymi z najszybciej
rozwijajgcych sie gatezi farmacji stosowanej i medycyny.

Biodegradowalne poliuretany stanowig interesujgce bio-
materiaty, co jest zwigzane z ich wtasciwosciami fizycznymi,
chemicznymi i biologicznymi. PU sg stosowane w inzynierii
tkankowej tkanek miekkich i systemach kontrolowanego
uwalniania substancji leczniczych [6-8]. PU zawierajg
w swojej strukturze segmenty gietkie (np. jednostki polies-
trowe lub poliweglanowe) oraz segmenty sztywne (jednostki
uretanowe i fragmenty tzw. przediuzacza tancucha). Jako
skfadniki diizocyjanianowe stosowane sg 1,4-diizocyjanian
tetrametylenu, 1,6-diizocyjanian heksametylenu, diizocy-
janian izoforonu, diizocyjanian 4,4’-dicykloheksametylenu
i diizocyjanian L-lizyny [6]. Diole poliestrowe i poliwegla-
nowe sg zazwyczaj syntetyzowane w reakcji polimeryzaciji
z otwarciem pierscienia prowadzonej w obecnosci katali-
zatoréw kationowych, anionowych, koordynacyjnych oraz
enzymatycznych. Alternatywnie, PU mogg by¢ otrzymywane
metodg bezizocyjanianowg, polegajgca na reakcji piecio-
cztonowych cyklicznych weglanéw z diaminami [9,10].

Citropina (CT) (sekwencja aminokwaséw: Gly-Leu-Phe-
Asp-Val-lle-Lys-Lys-Val-Ala-Ser-Val-lle-Gly-Gly-Leu-NH,)
jest jednym z najbardziej aktywnych AMP, wykazujgcym
szerokie spektrum dziatania antybakteryjnego. Naturalna
citropina 1.1 jest produkowana zaréwno przez gruczoty
podbrédkowe, jak i grzbietowe zielonej zaby drzewiastej
Litoria citropa [11].

W niniejszej pracy opisano metode otrzymywania poro-
watych biodegradowalnych poliuretanéw jako no$nikéw CT.
Mamy nadzieje, ze otrzymane materiaty znajdg zastosowa-
nie w systemach kontrolowanego uwalniania AMP.

Materialy i metody

Materiaty

3,6-Dimetylo-1,4-dioksan-2,5-dion (98%, rac-laktyd, rac-
LA, Aldrich Polska) krystalizowano z mieszaniny suchego
toluenu z heksanem i suszono pod zmniejszonym cisnie-
niem. e-Kaprolakton (99%, 2-oksepanon, CL, Aldrich Polska)
i toluen (POCh Polska) przed uzyciem suszono i destylowa-
no znad CaH, pod zmniejszonym ci$nieniem. 2-etyloheksa-
nian cyny (Il) (95%, oktanian cyny, SnOct,, Aldrich Polska),
dichlorometan (CH,CI,, POCh Polska), metanol bezwodny
(POCh Polska), 1,6-diizocyjanian heksametylenu (98%,
HDI, Aldrich Polska), poli(adypinian etyleno)diol (PEAD diol,
M, = 1000 Da, Aldrich Polska), butano-1,4-diol (98%, BD,
Fluka Polska), 1,4-diazabicyklo[2.2.2]oktan (99%, DABCO,
Aldrich Polska), etanol (POCh Polska), izopropanol (POCh
Polska), dimetylosulfotlenek (99%, DMSO, Aldrich Polska)
uzyto bez oczyszczania. Citropine (CT) zsyntetyzowano
(w Gdanskim Uniwersytecie Medycznym) metodg Fmoc
(9-fluorenylometoksykarbonyl) w reaktorze mikrofalowym
na nosniku polistyrenowym (zywica polistyrenowa modyfi-
kowana linkerem Rink-amidowym) [12].

Introduction

Polyurethane (PU) materials with antimicrobial activity
are used in many biomedical fields, particularly in drug de-
livery systems, health care products, hygienic applications
or medical device technology [1-5]. The last years have
seen growing interest in the investigation of peptides with
antimicrobial activity (AMP) [1]. Technology of polymeric
materials as AMP carriers represents one of the most rapidly
advancing areas in pharmacy or medicine.

Biodegradable polyurethanes are very interesting
biomaterials which characterize physical, chemical and
biological properties. PU has been used e.g. in soft tissue
engineering and controlled drug delivery systems [6-8].
PU consists of soft segments (e.g. polyester, polycarbonate
units) and hard segments (urethanes and chain extender
units). As diisocyanate components are used 1,4-butane
diisocyanate, 1,6-hexamethylene diisocyanate, isophorone
diisocyanate, 4,4’-dicyklohexamethylene diisocyanate and
L-Lysine ethyl ester diisocyanate [6]. Moreover, the polyester
or polycarbonate diols are usually prepared by ring-opening
polymerization in the presence of cationic, anionic, enzymes
or coordination catalysts. Alternatively, PU can be prepared
by non-isocyanate methods, if five-membered cyclic carbo-
nate groups are reacted with diamines [9,10].

Citropin (CT) (amino acid sequence: Gly-Leu-Phe-Asp-
Val-lle-Lys-Lys-Val-Ala-Ser-Val-lle-Gly-Gly-Leu-NH,) is one
of the most active AMP, which shows significant broad-spec-
trum antibacterial activity. Natural citropin 1.1 is produced
by both the dorsal and submental glands of the green tree
frog Litoria citropa [11].

In this paper, we describe the synthesis of a series
of porous biodegradable polyurethanes as CT carriers.
We believe that the obtained biomaterials can find practical
applications as effective AMP delivery systems.

Materials and Methods

Materials

3,6-Dimethyl-1,4-dioxane-2,5-dione (rac-lactide, rac-LA,
Aldrich 98%) was crystallized from a mixture of dry tolue-
ne with hexane and dried under vacuum. e-Caprolactone
(2-oxepanone, 99%, CL, Aldrich Poland) and toluene (POCh
Poland) were dried and distilled over CaH, at reduced
pressure before use. Stannous octoate (tin (Il) 2-ethylhe-
xanoate, SnOct,, Aldrich 95%), dichloromethane (CH,Cl,,
POCh Poland), anhydrous methanol (POCh Poland), 1,6-
hexamethylene diisocyanate (HDI, 98%, Aldrich Poland),
poly(ethylene adipate) diol (PEAD diol, M, = 1000 Da,
Aldrich Poland), 1,4-butanediol (BD, 98%, Fluka Poland),
1,4-diazabicyclo[2.2.2]octane (DABCO, 99%, Aldrich Po-
land), ethanol (POCh Poland), isopropanol (POCh Poland),
dimethyl sulfoxide (DMSO, 99%, Aldrich Poland) were used
without further purification. Citropin (CT) was synthesized
(in Medical University of Gdansk) in a microwave reactor
using the Fmoc (9-fluorenylmethoxycarbonyl) chemistry on
polystyrene resin modified by Rink Amide linker [12].

Synthesis and characterization of polyols

Polyols (PLA, PCL) were synthesized by ring opening
polymerization of CL or rac-LAin the presence of SnOct, as
an initiator and BD as a co-initiator. Monomers (CL, rac-LA,
100 mmol), SnOct, and BD were placed in a 20 mL glass
ampoules under argon atmosphere. The reaction vessel was
then kept standing in a thermostated oil bath at 140°C for
24 h. When the reaction time was completed, the reaction
product was dissolved in CH,CI,, then precipitated from
cold methanol using diluted hydrochloric acid (5% aqueous
solution) and finally dried under vacuum for one week.
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Synteza i charakterystyka polioli

Poliole (PLA, PCL) syntetyzowano metoda polimeryzacji
z otwarciem pierscienia CL lub rac-LA w obecnosci SnOct,
jako inicjatora i BD jako koinicjatora. Monomery (CL, rac-LA,
100 mmol), SnOct,i BD umieszczano w szklanych amput-
kach o pojemnosci 20 mL w atmosferze argonu. Nastepnie
amputki termostatowano w tazni olejowej w temp. 140°C
przez 24 godz. Po zakonczeniu reakcji, polimer rozpuszcza-
no w CH,CIl,, a nastepnie wytrgcano z zimnego metanolu
z dodatkiem rozcienczonego kwasu solnego (5% roztwor
wodny). Finalny produkt suszono przez okoto tydzieh
w temp. pokojowej pod zmniejszonym ci$nieniem.

Analiza NMR PCL

"H NMR (CDCl,, 8, ppm):

4.03 [2H, t, -CH,CH,CH,CH,CH,0C(O)-],
3.70 [2H, t, -CH,OH, grupa koncowal,
2.27 [2H, t, -CH,CH,CH,CH,CH,COO0-],
1.61 [4H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO0-],
1.36 [2H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO0-];
8C NMR (CDCl,, &, ppm):

173.3 [-C(0)0O-], 63.9 [-CH,CH,CH,CH,CH,O0C(O)-],
33.8 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO0O-],

28.1 [-CH,CH,CH,CH,CH,0C(O)-],

25.4 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO0-],

24 .4 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO-].

Analiza NMR PLA

"H-NMR (CDCl;, 8, ppm):

5.17 [1H, g, -OCH(CH,)C(0)0O-],

4.39 [1H, q, -CH(CH,)OH, grupa koncowa],

1.50 [3H, g, -CH(CH,)C(0)O-];

BC-NMR (CDCl,, 8, ppm):

169.6 [-C(O)O-], 69.0 [-OCH(CH,)C(O)0O-],

67.1 [-CH(CH;)OH, grupa koncowal,

20.9 [-CH(CH,)C(O)OH], 17.1 [FOCH(CH,)C(0O)0O-].

Synteza i charakterystyka poliuretanow

Poliuretany syntetyzowano metodg dwuetapowg. Przed
reakcjg wszystkie reagenty (HDI, poliole, BD) suszono pod
zmniejszonym cisnieniem przez 2 godz. w temp. 60°C.
W pierwszym etapie, otrzymane poliole (PLA, PCL), HDI,
DABCO i bezwodny toluen wprowadzano do tréjszyjnej kol-
by okrggtodennej (o pojemnosci 150 ml) z mieszadtem mag-
netycznym. Prepolimer otrzymywano w temp. 80°C przez
4 godz. Nastepnie, BD w roztworze izopropanolu dodawano
powoli do uktadu reakcyjnego w temp. 40°C przez 3 godz.
Poliuretan oczyszczano przez wytrgcanie prowadzone przy
uzyciu mieszaniny toluen/etanol i suszono do statej masy
pod zmniejszonym ci$nieniem w temp. pokojowe;j.

Analiza NMR PU

'H NMR (DMSO-dg, 8, ppm):

6.86 [1H, s, -OC(O)NH-], 5.15 (1H, g, -OCH(CH,)C(0)0O-),
4.32 [4H, t, -NHCOO-CH,CH,CH,CH,OC(O)NH-],

3.90 [2H, t, -NHC(O)OCH,-], 3.75-3.65 [4H, m, -NHCOO-
CH,CH,CH,CH,OC(O)NH- i 4H, t, -C(O)OCH,CH,0O-],
3.15[2H, t, -CH,NHC(O)O-], 2.30-2.25 [2H, t,
CH,CH,COO0-], 1.60-1.50 [2H, m, -CH,CH,NHC(O)O-

i 4H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO-i 3H, q,
-CH(CH,)C(0)0-], 1.40-1.30 [2H, m, -CH,CH,CH,NHC(O)O-
i 2H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO-];

3C NMR (DMSO-dg, 8, ppm):

173.2 [-CH,CH,CH,CH,CH,C(0O)O-],

169.5 [F-OCH(CH,)C(0)0O-], 156.0-156.5 [-NHC(O)O-],
63.4 [-OC(O)CH,-], 68.8 [FOCH(CH,)C(0O)O-],

33.9 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO0-], 29.3 [-CH,NHC(O)O-],
28.6 [[NHC(O)NHCH,-], 24.9-25.9 [-CH,],

20.8 [-CH(CH,)C(O)OH], 17.0 [-OCH(CH,)C(O)O-];

NMR data of PCL

"H NMR (CDCl,, 6, ppm):

4.03 [2H, t, -CH,CH,CH,CH,CH,O0C(0)-],
3.70 [2H, t, -CH,OH, end group],

2.27 [2H, t, -CH,CH,CH,CH,CH,COO0-],
1.61 [4H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,CO0-],
1.36 [2H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO0-];
3C NMR (CDCl,, 8, ppm):

173.3 [-C(0)0O-], 63.9 [-CH,CH,CH,CH,CH,OC(0O)-1,
33.8 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO0-],

28.1 [-CH,CH,CH,CH,CH,0C(0)-1,

25.4 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO0-],

24 .4 [-CH,CH,CH,CH,CH,COO-];

NMR data of PLA

"H-NMR (CDCl,, 8, ppm):

5.17 [1H, g, -OCH(CH,)C(0)0O],

4.39 [1H, g, -CH(CH,)OH, end group],

1.50 [3H, g, -CH(CH,)C(O)0O-];

BC-NMR (CDCl;, 6, ppm):

169.6 [-C(O)O-], 69.0 [[OCH(CH,)C(0)O],

67.1 [-CH(CH,)OH, end group],

20.9 [-CH(CH,)C(O)OH], 17.1 [FOCH(CH,)C(O)0O-];

Synthesis and characterization of polyurethanes

PU was synthesized by two-step method. Before reaction
all reactants (HDI, polyols, BD) were dried in vacuum for
2 h at 60°C. First, the obtained polyols (PLA, PCL), HDI,
DABCO and anhydrous toluene were added into a 150 ml
three-neck round-bottomed flask with magnetic stirrer.
The prepolymer was obtained at 80°C for 4 h. Next, BD
dissolved in isopropanol, was added into reaction system
slowly for chain extension at 40°C for 3 h. The PU was puri-
fied through co-precipitation of toluene/ethanol and vacuum
dried to constant weight at room temperature.

NMR data of PU

"H NMR (DMSO-dg, 5, ppm):

6.86 [1H, s, -OC(O)NH-], 5.15 (1H, g, -OCH(CH,)C(0O)0O-),
4.32 [4H, t, -NHCOO-CH,CH,CH,CH,0C(O)NH-], 3.90
[2H, t, -NHC(O)OCH,-], 3.75-3.65 [4H, m, -NHCOO-
CH,CH,CH,CH,OC(O)NH- and 4H, t, -C(O)OCH,CH,0O-],
3.15 [2H, t, -CH,NHC(O)O-], 2.30-2.25 [2H, t,
CH,CH,COO0-], 1.60-1.50 [2H, m, -CH,CH,NHC(O)O-

and 4H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO- and 3H, q,
-CH(CH,)C(0)0O-], 1.40-1.30 [2H, m, -CH,CH,CH,NHC(O)O-
and 2H, m, -CH,CH,CH,CH,CH,COO-];

8C NMR (DMSO-dq, 8, ppm): 173.2
[-CH,CH,CH,CH,CH,C(0)0O-], 169.5 [-OCH(CH,)C(0)0O],
156.0-156.5 [-NHC(O)O-], 63.4 [-OC(O)CH,-], 68.8
[-OCH(CH,)C(0)04], 33.9 [-CH,CH,CH,CH,CH,CO0-],
29.3 [-CH,NHC(O)0O-], 28.6 [-NHC(O)NHCH,-], 24.9-25.9
[-CH,-], 20.8 [-CH(CH,)C(O)OH], 17.0 [-OCH(CH,)C(O)O-];

Preparation of polyurethane carriers of citropin

PU was first dissolved in DMSO at a concentration of
20% (w/v). Next, the PU solution was mixed with NaCl
(0.2 g of NaCl crystals per 1 g of PU). The PU/salt mixture
was poured into mould. Next, the material was dried under
vacuum at 50°C for 48 h. The samples were washed for
24 h in distilled water to remove the salt crystals. Next, PU
samples were later dried in a vacuum for at room tempera-
ture for about two week.

CT was incorporated into the PU by immersing the mate-
rial into CH,CI, solution of peptide (of known concentration).
The solution was pulled into the pores of the PU by repeated
5 cycles of vacuum/argon. PU was dried under vacuum at
room temperature until the weight of impregnated materials
remained unchanged.
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Otrzymywanie poliuretanowych nosnikéw citropiny

Poliuretan poczatkowo rozpuszczano w DMSO (stezenie
ok. 20% wag./obj.). Uzyskany roztwdr mieszano z NaCl
(0,2 g soli na 1 g PU). Mieszanine PU/s6l przenoszono
do formy. Nastepnie, materiat suszono pod zmniejszonym
cisnieniem w temp. 50°C przez 48 godz. Probki przemy-
wano wodg destylowang przez 24 godz. w celu usunigecia
soli. Nastepnie, PU suszono pod zmniejszonym cisnieniem
w temp. pokojowej przez okoto 2 tygodnie.

CT wprowadzano do matrycy PU poprzez zanurze-
nie materiatu w roztworze CH,CI, zawierajagcym peptyd
(o znanym stezeniu). Nastepnie, wykonano 5 kolejnych cykli
- préznia/argon. Nosnik PU suszono do statej masy pod
zmniejszonym cisnieniem w temp. pokojowe;.

Uwalnianie citropiny z nosnikéw poliuretanowych
w warunkach in vitro

Poliuretanowe nosniki CT zostaty poddane inkubacji
w roztworze PBS (pH 7,4, w stosunku 25 mg polimeru:
1 ml buforu), w temp. 37°C. Zawarto$¢ kolby poddawa-
no ciggtemu mieszaniu, a nastepnie probki pobierano
w odpowiednich sekwencjach czasowych, stosujgc metode
catkowitej wymiany buforu. llos¢ uwolnionej CT wyznaczano
w oparciu o krzywag wzorcowg sporzgdzong na podstawie
pomiaréw wykonanych metodg spektrofotometrii UV-VIS
(Amax = 266 nm). Probki PU (probki kontrolne), poddano
procesowi biodegradacji w warunkach analogicznych, jakie
zastosowano w przypadku poliuretanowych no$nikéw CT.
Stopien degradacji PU zostat oceniony na podstawie zmian
wartosci lepkosciowo sredniej masy czasteczkowej (M,)
i ubytku masy probki (WL).

Metody badan

Widma 'H i *C NMR polioli i PU zostaty wykonywane
przy uzyciu spektrometru Varian 300 MHz stosujgc CDCl,
lub DMSO-d, jako rozpuszczalnik.

Srednig mase czgsteczkows i rozktad masy czgsteczko-
wej polioli oznaczano wykorzystujgc chromatograf zelowy
(GPC Max + TDA 305Viscotek), wyposazony w kolumny
Jordi DVB Mixed Bed (jedna ostona) w temp. 30°C, w dichlo-
rometanie (HPLC, Sigma Aldrich Polska), przy szybkosci
przeptywu 1 ml/min z detekcja Rl i kalibracji opartej na wa-
skich standardach PS (ReadyCal Set, Fluka). Wyniki opra-
cowano za pomocg oprogramowania OmniSEC (ver. 4.7).

Lepkosciowo srednig mase czgsteczkowg PU wyznacza-
no na podstawie réwnania Marka-Houwinka dla nastepu-
jacych statych: K=6,80 x 10% dl/g i a = 0,86. Lepkos¢ PU
mierzono w N,N-dimetyloformamidzie (w temp. 30°C) za po-
mocg wiskozymetru Stabinger Viscometer SVM 3000 [13].

Testy cytotoksycznosci PU oraz liczbe hydroksylowg
polioli przeprowadzono zgodnie z metodykami opisanymi
we wczesniejszych doniesieniach [14,15].

Wiasciwosci mechaniczne (wytrzymatos¢ na rozcigganie
(FS), naprezenie przy wydtuzeniu o 100% (S,), wydtuzenie
przy zerwaniu (E,) oraz twardos¢ Shore’a A (ShH)) mie-
rzono przy uzyciu testera Zwick model 1445. FS, S,y i E,
wyznaczano zgodnie norma PN-ISO 37:2007. ShH zostata
zmierzona zgodnie z normg PN-80/C-04238.

Gestos¢ i porowatosé PU oznaczono metodg wypierania
cieczy [16].

llos¢ uwolnionej CT z nos$nikow PU oznaczano za po-
mocg spektrofotometru UV (Shimadzu UV-1202). Pomiar
absorbancji powtarzano trzykrotnie przy dtugosci fali
266 nm. Stezenie CT obliczono na podstawie krzywej
kalibracyjne;j.

Wartos¢ WL obliczano wedtug réwnania:

WL = [(W - W,)/W] x 100 (%),
gdzie: W - masa pierwotnej probki polimeru (przed degra-
dacjg), W, - masa probki polimeru po degradaciji.

In vitro citropin release from polyurethane carriers

The CT-loaded PU was incubated in a PBS (pH 7.4)
in the ratio of 25 mg of polymer: 1 ml of buffer at 37°C.
The mixture was stirred under constant agitation and a
sample was removed at selected intervals followed by
fresh buffer replacing. The quantity of the released CT was
determined (at the A,., value of 266 nm) from the calibration
curve previously obtained under the same conditions and
analyzed by means of UV-Vis spectrophotometer. The PU
(control samples) were formed and run under the same ex-
perimental conditions as reported in the CT release the from
CT-loaded PU analysis. The degree of the PU degradation
was evaluated by change of viscosity average molecular
weight (M,) and their weight loss (WL).

Measurements

"H and *C NMR spectra of polyols and PU were obtained
on Varian 300 MHz spectrometer using CDCI; or DMSO-d,
as solvent.

The molar mass and molar mass distributions of the
polyols were determined using GPC instrument (GPC Max
+ TDA 305, Viscotek), equipped with Jordi DVB Mixed Bed
columns (one guard and two analytical) at 30°C in dichlo-
romethane (HPLC grade, Sigma-Aldrich), at flow rate of
1 ml/min with RI detection and calibration based on narrow
PS standards (ReadyCal Set, Fluka). Results were proc-
essed with OmniSEC software (ver. 4.7).

The viscosity average molecular weight of PU was calcu-
lated from the Mark—Houwink equation using the following
constants: K = 6.80 x 10° dL/g and a = 0.86. PU viscos-
ity was measured in N,N-dimethylformamide (at 30°C) on
Stabinger Viscometer SVM 3000 [13].

The toxicity tests of PU and the hydroxyl number of poly-
ols were carried out according to the procedures described
in our early papers [14,15].

Mechanical properties (tensile strength (FS), stress at
100% elongation (S;,,), elongation at break (E,) and Shore’a
A hardness (ShH)) were measured using an Zwick model
1445 tester. FS, S,,, and E, were determined according to
national standard PN-ISO 37:2007. ShH was determined
according to national standard PN-80/C-04238.

The density and porosity values of the PU were measured
by liquid displacement method [16].

The amount of CT released from the PU was analyzed
using a UV spectrophotometer (UV-1202 Shimadzu).
The absorbance was determined in triplicate at 266 nm.
The calibration curves for CT release were created in PBS
as a control.

The WL was calculated according to the equation:

WL = [(W — W,)/W] x 100 (%),

where: W - the weight of dry polymer sample before
degradation, W, — the weight of dry polymer sample after
degradation.

Results and Discussions

In the first step, PCL and PLA diols were obtained by the
ring-opening polymerization of corresponding cyclic esters
in the presence of SnOct, as an initiator and BD as a co-
initiator. The molar ratio of CL(or rac-LA) /BD/SnOct, was
50:2:1 (PCL-1, PLA-1) and 100 : 2 : 1 (PCL-2, PLA-2).
The structure of the obtained products was characterized by
'H-NMR or "*C-NMR spectroscopy (experimental section).
The molecular weight (M,) values of polyols determined by
the GPC method were 2400 g/mol for PCL-1, 2300 g/mol for
PLA-1, 4600 g/mol for PCL-2 and 4300 g/mol for PLA-2, re-
spectively. Moreover, the M, values calculated from hydroxyl
number were 2600 g/mol for PCL-1, 2400 g/mol for PLA-1,
4200 g/mol for PCL-2 and 3900 g/mol for PLA-2.
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Wyniki i dyskusja

W pierwszym etapie, otrzymywano diole PCL i PLA
w wyniku polimeryzacji z otwarciem pierscienia odpowied-
nich cyklicznych estréow. Proces prowadzono w obecnosci
SnOct, jako inicjatora oraz BD jako koinicjatora reakciji.
Stosunek molowy CL(lub rac-LA)/BD/SnOct, wynosit 50:2:1
(PCL-1, PLA-1) oraz 100:2:1 (PCL-2, PLA-2). Struktura
otrzymanych produktow polireakcji zostata potwierdzona
za pomoca spektroskopii 'H i *C NMR (cze$¢ eksperymen-
talna). Liczbowo $rednia masa czgsteczkowa (M,) polioli
wyznaczona za pomoca techniki GPC wynosita odpowiednio
2400 g/mol dla PCL-1, 2300 g/mol dla PLA-1, 4600 g/mol dla
PCL-2i4300 g/mol dla PLA-2. Z kolei, warto$¢ M, obliczona
na podstawie oznaczonej liczby hydroksylowej wynosita
2600 g/mol dla PCL-1, 2400 g/mol dla PLA-1, 4200 g/mol
dla PCL-2 i 3900 g/mol dla PLA-2.

W kolejnym etapie, zsyntetyzowano serie PU stosujac
diole PCL, PLA oraz komercyjny PEAD jako sktadniki seg-
mentow gietkich oraz HDI i BD jako sktadniki segmentow
sztywnych. Jako katalizator poliaddycji zastosowano DAB-
CO (TABELA 1). PU otrzymywano metodg dwuetapowg w to-
luenie jako medium reakcyjnym. Stosunek HDI:BD:PCL (lub)
PLA:PEAD byt staty i wynosit 2,5:1,3:0,6:0,6, co odpowiada
tzw. indeksowi izocyjanianowemu na poziomie 1,05.

Otrzymano PU-1, PU-2, PU-3, PU-4 o wartosci M,
odpowiednio okoto 74 000, 79 000, 64 000 i 71 000 g/mol
(TABELA 1). Przeprowadzono badania wytrzymatosci na
rozcigganie (FS), naprezenia przy wydtuzeniu 0 100% (S;q,),
wydtuzenia przy zerwaniu (E,) oraz twardosci Shore’a A
(ShH) zsyntetyzowanych PU. Otrzymane PU charaktery-
zowaly sie FS w zakresie 11,2-14,1 MPa i ShH w zakresie
32-37°ShA . PU-1i PU-2 cechowaly sie wydtuzeniem prze-
kraczajgcym 360 %, podczas gdy PU-3 i PU-4 wykazywaty
wydtuzenie ponizej 310%. Podobnie, FS PU zbudowanych
z jednostek PCL-1 lub PCL-2 byta wieksza niz w przypadku
PU otrzymanych z dioli PLA-1 i PLA-2.

Porowate biodegradowalne poliuretany (Bio-PU) (Bio-
PU-1, Bio-PU-2, Bio-PU-3, Bio-PU-4) zostaty otrzymane
w procesie mieszania odpowiednich PU i NaCl (0,2 g soli
na 1 g PU). Gestos¢ Bio-PU wynosita odpowiednio 0,211
(Bio-PU-1), 0,221 (Bio-PU-2), 0,193 (Bio-PU-3) i 0,201
(Bio-PU-4) g/cm3. Z kolei, porowatos¢ Bio-PU byta zblizo-
na i wynosita 61, 64, 58, 59% odpowiednio dla Bio-PU-1,
Bio-PU-2, Bio-PU-3 i Bio-PU-4. Poliuretanowe nos$niki CT
zostaty otrzymane przez zanurzanie materiatu w roztworze
CH,CIl, zawierajgcym peptyd o znanym stezeniu (zawartosé
peptydu w kazdym Bio-PU wynosita ok. 1% wag.).

TABELA 1. Charakterystyka zsyntetyzowanych
poliuretanow.

TABLE 1. Characterization of synthesized poly-
urethanes.

Nr Poliuretan

Reagenty M,

In the second step, PU was synthesized using PCL,
PLA and PEAD diols as a soft segment, and HDI and BD
as components of the hard segment. DABCO was used as
the polyaddition catalysts (TABLE 1). A two-step polymeriza-
tion procedure was employed to this process (in toluene as
medium). The HDI:BD:PCL (or) PLA:PEAD molar ratio was
always 2.5:1.3:0.6:0.6, which corresponds to the so called
isocyanate index equal 1.05.

As shown in TABLE 1, the PU were obtained with the M,
of about 74 000, 79 000, 64 000 and 71 000 g/mol for PU-1,
PU-2, PU-3 and PU-4, respectively. Tensile strength (FS),
stress at 100% elongation (S,y), Shore hardness (ShH)
and stress at 100% elongation at break (E,) of obtained
PU were determined. The obtained PU showed FS in the
range of 11.2-14.1 MPa and ShH in the range of 32-37
Shore’a degrees. It was found that PU-1 and PU-2 have
better elongations with more than 360% while PU-3 and
PU-4 showed an elongation of below 310%. Similarly, FS
for PU-based PCL-1 or PCL-2 units are higher values than
for PU-based PLA-1 or PLA-2 units.

Porous biodegradable polyurethanes (Bio-PU) (Bio-PU-1,
Bio-PU-2, Bio-PU-3, Bio-PU-4) were created by mixing the
mixture of PU and NaCl (0.2 g of NaCl crystals per 1 g of PU).
The density values of Bio-PU were 0.211 (Bio-PU-1), 0.221
(Bio-PU-2), 0.193 (Bio-PU-3) and 0.201 (Bio-PU-4) g/cm?.
In parallel, porosity of Bio-PU was 61, 64, 58 and 59% for
Bio-PU-1, Bio-PU-2, Bio-PU-3 and Bio-PU-4, respectively.
CT was incorporated into the PU by immersing the material
into CH,CI, solution of peptide of known concentration (the
contain peptide in Bio-PU was about 1% wt/wt).

The cytotoxic tests of obtained Bio-PU were carried out.
Luminescent bacteria V. fischeri and two ciliated protozoa
S. ambiguum and T. termophila [14] were used as biosen-
sors. It was found that obtained Bio-PU are non toxic to all
test bionts, both bacteria and protozoa. It was found that
all prepared biomaterials are non-toxic (TABLE 2).

CT was immobilized via incorporation into porus PU
matrices. CT content in the PU carriers was about 3 wt%.
In vitro CT release from the Bio-PU was carried out in PBS
buffer at 37°C for 8 weeks. The kinetic rates of CT released
from biomaterials were shown in FIG. 1. It has been found
that namely the kind of polyol and M, of polyol used in PU
synthesis influence the release of CT from the obtained
materials. The percentage of CT released after 8 weeks of
incubation was about 29% for the Bio-PU-1 and 38% for the
Bio-PU-2. For comparison, the percentage of CT released
after 8 weeks of incubation was about 58% for the Bio-PU-3
and 79% for the Bio-PU-4. Near zero-order release of CT
from the obtained matrices was observed. This is very inter-
esting result, because zero order or constant rate release of
active substance is desirable in order to minimize swings in
released peptide concentration. Peptide release is probably
result of a combination of erosion and diffusion mechanisms.

FS S0 = ShH
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No. Polyurethane Reagents [g/mol] [MPa] [MPa] [%] [Shore A] L CD
1. PU-1 HDI/PEAD/PCL-1/BD 73 900 13.8+0.7 5.3+0.3 368+16 3543 @] 1
2. PU-2 HDI/PEAD/PCL-2/BD 79 600 14.1+0.9 5.7+0.3 392+18 37+3 <
3. PU-3 HDI/PEAD/PLA-1/BD 64 100 11.20.6 4.1+0.2 291413 32+2 O —
4 PU-4 HDI/PEAD/PLA-2/BD 71 400 11.910.8 4.610.3 308+11 3412 = m

PCL-1 (M, = 2600 g/mol), PCL-2 (M, = 4200 g/mol), PLA-1 (M, = 2400 g/mol), PLA-2 (M, = 3900 g/mol);
M, - obliczona na podstawie liczby hydroksylowej; M, - obliczona na podstawie réwnania Marka-Houwinka dla
nastepujacych statych: K=6.80 x 10° dL/g i a = 0.86; FS - wytrzymatos¢; S, - wytrzymatos¢ przy wydtuzeniu o 100%;
E, - wydtuzenie przy zerwaniu; ShH - twardo$¢ Shore’a.

M, - calculated from hydroxyl number; M, - calculated from the Mark-Houwink equation using the following constants: w
K=6.80 x 10° dL/g and a = 0.86; FS - tensile strenght; S,,, - stress at 100% elongation; E, - elongation at break;
ShH - Shore A hardness;
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TABELA 2. Cytotoksycznos¢ otrzymanych poli-
uretanow.

TABLE 2. Cytotoxicity of the obtained polyure-
thanes.

Spirotox Microtox Protoxkit F
(24 h) (15 min) (24 h)

Stezenie 0.5 1 0.5 1 0.5 1
Concentration
(mg ml*)
Bio-PU-1 NT | NT 5 11 NT | NT
Bio-PU-2 NT | NT 3 7 NT | NT
Bio-PU-3 NT | NT | NT | NT | NT | NT
Bio-PU-4 NT | NT 11 17 | NT | NT

Prébka jest nietoksyczna, jezeli procent efektu
toksycznego jest wyzszy niz 20, NT — nie toksyczna;
The sample is toxic when the percent of a toxicity effect
is higher than 20; NT - not toxic;

Dokonano oceny cytotoksycznosci otrzymanych Bio-PU.
Jako biosensory zastosowano bakterie luminescencyjne
V. fischeri oraz dwa pierwotniaki z grupy orzeskow S. ambi-
guumi T. termophila [14]. Okazato sie, ze wszystkie badane
biomateriaty sg nietoksyczne (TABELA 2).

Jak juz wspomniano, CT zostata zainkorporowana w
porach otrzymanych matryc PU. Zawarto$¢ CT w nos$nikach
PU wynosita okoto 3% wagowych. W dalszej czesci pracy,
przeprowadzono testy uwalniania CT z otrzymanych Bio-PU
w warunkach in vitro, w buforze PBS, w temp. 37°C, w czasie
8 tygodni. Na RYS. 1 przedstawiono profile uwalniania CT
z badanych biomateriatéw. Stwierdzono, ze rodzaj i wartos¢
M, zastosowanego w syntezie PU poliolu ma wptyw na uwal-
nianie CT z otrzymanych nos$nikéw. llos¢ uwolnionej CT, po 8
tygodniach inkubaciji, wynosita okoto 29% dla Bio-PU-1 oraz
38% dla Bio-PU-2. Dla poréwnania, po 8 tygodniach inku-
baciji, ilo$¢ uwolnionej CT wynosita okoto 58% dla Bio-PU-3
oraz 79% dla Bio-PU-4. Zaobserwowano, ze CT uwalnia sie
z otrzymanych matryc wedtug kinetyki zblizonej do kinetyki
zerowego-rzedu. Jest to bardzo interesujgcy wynik, biorgc
pod uwage fakt, ze state uwalnianie substancji aktywnej jest
korzystne z farmakologicznego punktu widzenia i zmniejsza
zjawisko wahan stezenia uwolnionego peptydu. Uwalnianie
peptydu odbywa sie prawdopodobnie wedtug mechanizmu
mieszanego (erozji i dyfuzji). Szczegdtowa dyskusja na
temat modelu kinetycznego uwalniania peptydu bedzie
mozliwa po zakonczeniu wszystkich prowadzonych przez
nas badan. Jak powszechnie wiadomo, proces degradaciji
zalezy réwniez od porowatosci matryc i procentowego
udziatu porow otwartych. Ich struktura i rozktad mogg takze
miec istotny wptyw na dyfuzje uwalnianego peptydu.

Stopien degradacji nosnikéw CT (w warunkach in vitro)
byt oceniany poprzez zmiany M, PU i ubytek masy (WL)
Bio-PU (RYS. 2 i 3). Testy degradacji PU i Bio-PU oraz
badania kinetyki uwalniania CT z poszczegdlnych nosnikéw
prowadzono w tych samych warunkach. Stwierdzono, ze
spadek wartosci M, dla otrzymanych PU wynosit od 4 do
13% po 8 tygodniach degradacji. Odnotowano, ze PU-3
i PU-4 degradujg szybciej w poréwnaniu do PU-1 i PU-2.
Spadek wartosci M, wynosit 4% dla PU-1, 7% dla PU-2,
10% dla PU-3 oraz 13% dla PU-4. Ponadto, warto$¢ WL
dla Bio-PU-3 i Bio-PU-4 wynosita odpowiednio 11 i 15%
po 8 tygodniach procesu degradaciji. Z kolei, dla Bio-PU-1
i Bio-PU-2 wartos¢ WL wynosita odpowiednio 4 i 7% (po 8
tygodniach procesu degradacji).

Podsumowujgc, mozna stwierdzi¢, ze wyniki kinetyki
uwalniania CT dobrze korelujg ze spadkiem wartosci M,
poszczegolnych PU oraz ubytkiem masy (WL) odpowied-
nich Bio-PU.
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RYS. 1. Profile uwalniania CT z otrzymanych Bio-PU.
FIG. 1. Release of CT from obtained Bio-PU.
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RYS. 2. Zmiana wartosci M, PU podczas procesu
biodegradacji.

FIG. 2. Change of M, of PU during biodegradation
process.
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RYS. 3. Ubytek masy Bio-PU podczas procesu
biodegradacji.

FIG. 3. Mass loss of Bio-PU during biodegradation
process.

However, detailed discussion of CT release model will be
able after finished all our studies. As commonly known,
the degradation process also depend on the porosity of
matrices and on the contribution of the open pores. Pore
structure and connectivity may also have a profound effect
on release by diffusion.

In vitro degradation of the obtained Bio-PU was controlled
by the change of M, of PU and mass loss (WL) of Bio-PU
(FIGs. 2 and 3). The degradation tests of the obtained PU
or Bio-PU and the kinetic rates of CT released from carriers
were conducted under the same conditions. The decrease
of M, for the obtained PU was about 4-13% after 8 weeks.
It was found that PU-3 and PU-4 were degraded faster in
comparison to PU-1 and PU-2. The decrease of M, was 4%
for PU-1, 7% for PU-2, 10% for PU-3 and 13% for PU-4.
Moreover, the WL values of Bio-PU-3 and Bio-PU-4 were
11 and 15% after 8 weeks of degradation, respectively.
However, for Bio-PU-1 and Bio-PU-2 the WL was 4 and
7% (after 8 weeks).

The results directly comparing CT release with change
of the M, of PU or mass loss (WL) of Bio-PU studies follow
the same trend.
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WhiosKki

Otrzymano nowe biodegradowalne porowate poliu-
retanowe nosniki (Bio-PU) citropiny (CT) stosujgc diole
poli(e-kaprolakton)u, polilaktydu, poli(adypinianu etylenu)
oraz 1,6-diizocyjanian heksametylenu i butano-1,4-diol.
Stwierdzono, ze szybko$¢ uwalniania CT z Bio-PU zalezy
gtébwnie od rodzaju poliolu zastosowanego w syntezie po-
liuretanu (PU). Kluczowa role odgrywa tu prawdopodobnie
szybkos$¢ degradacji segmentéw gietkich PU. Otrzymane
Bio-PU stanowig interesujgce materiaty dla systemow
kontrolowanego uwalniania CT.
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Conclusions

New biodegradable porous polyurethane carriers (Bio-
PU) of citropin (CT) were successfully prepared with poly(e-
caprolactone), polylactide or poly(ethylene adipate) diols,
1,6-hexamethylene diisocyanate and butanediol. The re-
lease rates of the CT from Bio-PU were shown to be directly
dependent on the nature of polyol used in the synthesis of
polyurethane (PU). Degradation rate of soft segment PU
may play a main role. The obtained Bio-PU are interesting
materials for the controlled release of CT.
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BADANIA WLASNOSCI
MECHANICZNYCH WARSTW
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W UKLADZIE KRWIONOSNYM
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Streszczenie

Jednym ze sposobow zwigekszania hemokompa-
tybilnosSci powierzchni biomateriatow tytanowych jest
wykorzystanie metody zol-zel dla wytworzenia cienkich
powtok tlenkowych na bazie takich pierwiastkow jak:
Tii Si. Takie warstwy sg bardziej hemokompatybilne,
€O znacznie ogranicza ryzyko komplikacji zwigzanej
chociazby z procesem wykrzepiania. Oprécz poprawy
hemokompatybilnosci istotnym zagadnieniem zwigza-
nym z wytwarzaniem warstw jest rowniez odpowiedni
zespot wtasnosci mechanicznych. Zaletg tej metody
jest niska temperatura otrzymywania powtoki, co
gwarantuje niezmienno$¢ wtasno$ci mechanicznych
podfoza metalowego. Dlatego tez w pracy przepro-
wadzono badania wtasno$ci mechanicznych warstw
krzemionkowych naniesionych na powierzchnie pro-
bek z tytanu Grade4 oraz stopu Ti-6Al-7Nb. Probki
poddano obrobce powierzchniowej obejmujgcej
nastepujgce procesy: polerowanie mechaniczne
oraz naniesienie warstwy SiO, metodg zol-zel. Ocene
wtasnos$ci mechanicznych przeprowadzono w oparciu
0 badania nanotwardo$ci oraz przyczepno$ci warstwy
do podfoza. Pomiary nanotwardosci przeprowadzono
metodg Olivera & Pharra z wykorzystaniem wgtebnika
Berkovicha. Z kolei badania przyczepno$ci przeprowa-
dzono metodg zarysowania — scratch test. Do badan
wykorzystano platforme otwartg Micro-Combi-Tester
firmy CSM Instruments. Przeprowadzone badania
wykazaty, ze warstwa krzemionkowa wytworzona
zaréwno na powierzchni tytanu Grade4, jak i na
stopie Ti-6Al-7TNb posiada identyczne wtasnosci
mechaniczne. Dodatkowo stwierdzono, Zze uzyskane
wyniki badan adhezji wskazujg na matg przyczepnos$c
warstwy SiO, do podfoza zaréwno z tytanu Grade 4
oraz stopu tytanu Ti-6Al-7Nb. W obu przypadkach
nie wystapit sygnat emisji akustycznej, co $wiadczy
0 niskiej energii wigzania warstwy z podtozem.

Stowa kluczowe: Ti, Ti-6Al-7Nb, metoda zol-zel,
scratch test, nanotwardo$c¢

[Inzynieria Biomateriatow 124 (2014) 36-41]
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Abstract

One of the ways how to increase haemocompa-
tibility of the surface of titanium biomaterials is an
application of sol-gel method in order to create thin
oxide layers on the base of such elements as Ti and
Si. Such layers are more haemocompatible, which
reduces substantially the risk of complications con-
nected with, for example, coagulation process. Apart
from improvement of haemocompatibility, an important
issue connected with creation of those layers is also
proper selection of their mechanical properties.
An advantage of that method is low temperature at
which the layer is obtained, what guarantees stability
of mechanical properties of metallic substrate. There-
fore, this study presents tests of mechanical properties
of silicone layers applied on titanium Grade4 and
Ti-6Al-7Nb alloy surface. Samples were subjected
to surface treatment: mechanical polishing and then
SiO, layer was applied by means of sol-gel method.
Evaluation of mechanical properties was realized by
the tests of nano-hardness and adhesion of the layer
to the substrate. Nano-hardness tests were made with
application of Oliver & Pharr method and Berkovich
intending tool while adhesion tests were performed
with application of scratch test. For the tests Micro-
Combi-Tester Open platform was used. The results
showed that silicone layer created both on titanium
Grade4 and Ti-6Al-7Nb alloy surface features similar
mechanical properties. Obtained results show low
adhesion of SiO, layer to the substrate made of tita-
nium Grade 4 and titanium alloy Ti-6Al-7Nb. In both
cases there was no acoustic emission signal, which
proves low bonding energy between the layer and
the substrate.

Keywords: Ti, Ti-6Al-7Nb, sol-gel method, scratch
test, nano-hardness

[Engineering of Biomaterials 124 (2014) 36-41]
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Wprowadzenie

Tytan i jego stopy znalazty zastosowanie jako materiat
implantacyjny do kontaktu z krwig. Z tego typu biomateriatéw
wytwarzane sg przede wszystkim pierscienie protez zasta-
wek serca. Implanty stosowane w ukfadzie krwiono$nym
nie powinny ulega¢ degradaciji, adsorbowa¢ sktadnikow
krwi oraz powinny minimalizowa¢ zjawiska odktadania
sie zakrzepow. Poczgtkowe wtasnosci powierzchni sg
nastepstwem wyboru biomateriatu, z ktérego wykonany
zostat implant w potaczeniu z warunkami jego wytwarza-
nia. Caty problem bezposredniego kontaktu implantu ze
Srodowiskiem krwi dotyczy jego stanu powierzchni. Co-
raz wiecej uwagi poswieca sie wiec zmianie powierzchni
z ,tradycyjnej” metalowej na takg, ktéra bedzie bardziej
hemokompatybilna i przyjazna dla organizmu, nie powo-
dujgc przy tym pogorszenia jego cech biomechanicznych.
Duza chropowatos$¢ powierzchni jest szczegdlnie atrakcyj-
na dla makrofagéw. Oprdcz znanych metod zmniejszenia
chropowatos$ci powierzchni (polerowanie chemiczne
lub elektrochemiczne), czy zmiany sktadu chemicznego
warstwy wierzchniej poprzez pasywacje chemiczng lub
anodyzacje coraz czesciej stosuje sie proby nanoszenia
rozmaitych powtok. Ostona powierzchni powtokami znacz-
nie ogranicza ryzyko komplikacji zwigzanej chociazby
z procesem wykrzepiania, jednakze prowadzi do innych,
m.in. niekontrolowanego rozrostu tkanki, ktora ogranicza z
kolei przeptyw krwi [1]. Jednym ze sposobow zwigkszania
hemkompatybilnosci powierzchni tytanu i jego stopow jest
wykorzystanie metody zol-zel dla wytworzenia cienkich
powtok tlenkowych na bazie Si. Zaletg tej metody jest
niska temperatura otrzymywania powtoki, co gwarantuje
niezmiennos¢ wiasnosci mechanicznych podtoza metalo-
wego. Ponadto metoda ta zapewnia homogenicznos¢ zolu,
mozliwos$¢ regulacji czgstek polikondensatow, duzg liczbe
zwigzkow metaloorganicznych i nieorganicznych soli metali
stuzgcych jako prekursory oraz mozliwos¢ otrzymywania
powtok wielosktadnikowych o wysokiej czystosci na réznych
podtozach. Dane literaturowe wskazujg jednak na szereg
niezdefiniowanych zjawisk towarzyszacych wytwarzaniu
powtok tlenkowych z udziatem krzemu na powierzchniach
biomateriatdw metalowych [2-4]. Wcigz nierozwigzanym
problemem pozostaje dobo6r odpowiednich parametrow
wytwarzania powtok, jak i kompleksowych badan pokazu-
jacych petng charakterystyke ich zachowania w warunkach
implantacji oraz dtugotrwatego kontaktu ze Srodowiskiem
tkankowym podczas uzytkowania implantu. Niewielu ba-
daczy uwzglednia rowniez proces sterylizacji, ktory jest
niezbednym etapem obrébki wykanczajgcej w istotny spo-
s6b wptywajgcym na jakos¢ finalng powierzchni implantu.
Aktualnie rowniez brak jest doniesien na temat stosowania
powtok na bazie krzemu na implantach metalowych stoso-
wanych w chirurgii naczyn krwionosnych. Szczgtkowe bada-
nia prowadzone w tym zakresie w wiekszosci nie obejmujg
analizy odksztatcen jakie towarzyszg tego typu implantom
podczas wszczepiania czy tez uzytkowania. Autorzy prac,
rownie czesto pomijajg zagadnienia zwigzane z wptywem
parametréw technologicznych metody zol-zel na wtasnosci
fizykochemiczne i mechaniczne powtok krzemionkowych,
ich adhezje czy odksztatcalnos¢ [5-10]. Dlatego tez w pracy
podjeto prébe analizy wtasnosci mechanicznych warstw
SiO, naniesionych metodg zol-zel na powierzchnie tytanu
Grade4, jak i stopu Ti-6Al-7Nb w okreslonych warunkach
technologicznych.

Introduction

Titanium and its alloys turned out to be useful as
a material for implants in contact with blood. This type of
biomaterials is most of all used for production of heart valve
prosthesis. Implants used in blood and vascular system
should not undergo degradation, adsorb blood components
and they should minimise the phenomenon of clotting. Initial
properties of the surface result from the choice of biomaterial
the implant was made of, in connection with conditions of
its production. The whole problem of direct contact of the
implant with blood environment refers to the condition of
the surface. More and more attention is devoted then to the
change of the surface from ,traditional” metallic one into such
that will be more haemocompatible and organism-friendly,
without causing at the same time deterioration of its biome-
chanical properties. High surface roughness is especially
attractive for macrophages. Apart from well-known methods
of decreasing surface roughness (chemical or electrochemi-
cal polishing), or the change of chemical composition of the
upper layer through chemical passivation or anodisation,
attempts to apply various coatings which are used more and
more frequently. Protecting the surface with coatings limits
to a great extent the risk of complications connected with,
for example, coagulation process, however, it leads to other
processes, among other things uncontrolled hyperplasia of
tissue that in turn limits blood flow [1]. One of the ways how
to increase haemocompatibility of the surface of titanium and
its alloys is application of sol-gel method in order to create
thin oxide layers based on silicon. An advantage of that
method is low temperature at which the layer is obtained,
which guarantees stability of mechanical properties of
metallic substrate. Moreover, that method ensures homo-
geneity of sol, possibility of regulation of polycondensate
particles, large number of metaloorganic compounds and
non-organic metallic salts used as precursors and possibil-
ity to obtain multi-component, high-purity layers on various
substrates. Literature data show a number of unidentified
phenomena, though, that accompany creation of oxide lay-
ers with participation of silicone on the surface of metallic
biomaterials [2-4]. A still unsolved problem is the selection
of proper parameters of layers production process as well
as of complex tests presenting full characteristics of their
behaviour under conditions of implantation and long-term
contact with tissue environment during the time implant is
used. Few researchers also take into consideration sterilisa-
tion process, which is an indispensable stage of finishing,
influencing significantly final quality of the implant surface.
Currently, there is also no information about application of
layers on the base of silicone on metallic implants used
in blood and vascular system surgery. Residual tests per-
formed in this area mostly do not cover the analysis of strain
that accompanies that type of implants during implantation
or usage. The authors of that research as frequently omit
the issue connected with the influence of sol-gel method
parameters on physico-chemical and mechanical charac-
teristic of silica layers, their adhesion or formability [5-10].
Therefore, this study is an attempt to analyse mechanical
properties of SiO, layers applied with sol-gel method on
the surface of titanium Grade4, and Ti-6Al-7Nb alloy under
specific technological conditions.
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Materialy i metody

Materiat do badan stanowit tytan Grade 4 oraz stop
tytanu Ti-6Al-7Nb o sktadzie chemicznym przedstawionym
w TABELI 1 oraz wiasnosciach mechanicznych przedsta-
wionych w TABELI 2. Sktad chemiczny oraz wtasnosci
mechaniczne byty zgodne z wymaganiami norm [11,12].

Probki poddano obrébce po-
wierzchniowej (polerowanie me-
chaniczne, Ra = 0,12 ym), a na-
stepnie naniesiono warstwe SiO,
metodg zol-zel (v = 3,0 cm/min,

T =430°C, t = 60 min). Stosowa- RO ZE]| Qe

Type of material

Materials and Methods

Material used for tests was titanium Grade 4 and titanium
alloy Ti-6Al-7Nb with chemical composition presented in
TABLE 1 and mechanical properties presented in TABLE 2.
Chemical composition and mechanical properties were in
accordance with the requirements of standards [11,12].

TABELA 1. Sktad chemiczny tytanu Grade 4 oraz stopu Ti-6Al-7Nb.
TABLE 1. Chemical composition of titanium Grade 4 and Ti-6Al-7Nb alloy.

nym w badaniach prekursorem T—

krzemionki byt tetraetoksysilan Tytag,-/a-géazlum 0.05 | 0.03 | 04 | 04 | 0.005 B B B rergﬁa
Si(OC,H;), tzw. TEQOS, i tetra- Stop / All t
methoxysilane Si(OCH,), tzw. I Ti?GpAI-ﬂ\(l)g 0.008| 0.03 | 0.08 | 0.22 | 0.003 | 6.24 | 6.84 | 0.37 “ﬁggta

TMOS. Pozostate skfadniki wyj-
Sciowe zawieraty alkohol etylowy (EtOH) i wode. Jako
katalizator zastosowano kwas solny (HCI). W ramach
oceny wlasnosci mechanicznych warstwy przeprowadzono
badanie przyczepnosci do podtoza oraz pomiar twardosSci.

Badania przyczepnosci i oznaczanie innych symptomow
uszkodzenia mechanicznego przeprowadzono metodg
zarysowania (scratch test) przy uzyciu platformy otwartej
wyposazonej w Micro-Combi-Tester firmy CSM zgodnie
z normg [13-16]. Test polegat na wykonaniu rysy z wyko-
rzystaniem penetratora — stozka diamentowego Rockwella
— przy stopniowym wzroscie sity normalnej obcigzajgcej ten
penetrator— RYS. 1. Sita krytyczna, bedaca miarg adhezji, to
najmniejsza sita normalna powodujgca utrate adhezji powto-
ki z podtozem. Do oceny wartosci sity krytycznej Lc postuzyt
zapis zmian sygnatow emisji akustycznej, sity tarcia i wspot-
czynnika tarcia oraz obserwacje mikroskopowe wykonane
na mikroskopie swietlnym stanowigcym integralng czes¢
platformy. Emisja akustyczna AE, zwana emisjg fali napre-
zeniowej, jest zdefiniowana jako sprezysta fala generowana
przez uwalnianie wewnetrznie zmagazynowanej energii
w strukturze materiatu. Detekcja AE moze by¢ rejestrowana
w czasie scratch — testu pod warunkiem, ze energia wigzania
miedzy powtokg a podtozem jest wystarczajgco wysoka.
W wyniku formowania sie uszkodzen i ich propagacji
podczas trwania scratch testu powstaje uderzenie fali
naprezeniowej wywotujgce emisje widma sygnatu, ktérego
amplituda koresponduje z uszkodzeniami powstajgcymi w
obszarze miedzyfazowym powtoka — podioze. Tak wiec,
sygnat akustyczny zawiera informacje o rozmiarach i liczbie
uszkodzen. Badania wykonano przy narastajgcej sile ob-
cigzajgcej od 0,03+30 N i przy nastepujacych parametrach
pracy: szybko$¢ obcigzania 100 N/min, predkos$¢ przesuwu
stolika 10 mm/min, dtugos$¢ rysy ~3 mm.

\\\'\/\ 2d o
//}/ﬁ((( '

RYS. 1. Efekt oddzialywania na podtoze wgtebnika
w metodzie scratch test.
FIG. 1. Scratch test principles.

TABELA 2. Wiasnosci mechaniczne tytanu Grade
4 oraz stopu Ti-6Al-7Nb.

TABLE 2. Mechanical properties of titanium Grade
4 and Ti-6Al-7Nb alloy.

Wiasnosci mechaniczne
Mechanical properties

HV

Rodzaj materiatu
Type of material

A
[%]

E Rpy,, Rm,
[GPa] [MPa] [MPa]

Tytan / Titanium
Grade 4 108 568 | 640 [220| 30
Stop / Alloy I
I Ti-6A7Nb 105 | 1013 | 1098 (338 | 18

Samples were subjected to surface treatment (mechani-
cal polishing, Ra = 0.12 ym), and then SiO, layer was applied
by means of sol-gel method (v = 3.0 cm/min, T = 430°C,
t =60 min). Silicon precursors used in the tests was tetrae-
thyl orthosilicate Si(OC,Hs), (TEOS), and tetramethoxysilane
Si(OCHg;), (TMOS). The rest of initial components included
ethyl alcohol (EtOH) and water. Hydrochloric acid (HCI) was
used as a catalyst. As a part of evaluation of mechanical
properties of the layer, the adhesion to the substrate test
and hardness tests were performed.

Adhesion test and determination of other symptoms of
mechanical damage were performed with scratch test with
application of Open Platform equipped with Micro-Combi-
Tester according to the standard [13-16]. The test consisted
in making a scratch with penetrator — Rockwell diamond
taper — with gradual increase of axial force acting on that
penetrator — FIG. 1. Critical force which is the measure of
adhesion is the smallest axial force that causes loss of layer
adhesion to the substrate. Records of changes of acoustic
emission signal, friction force and friction factor and micro-
scopic observations performed on optical microscope which
is an integral part of the Platform, were used for evaluation
of critical force Lc. Acoustic emission AE, called the emis-
sion of stress wave, is defined as elastic wave generated
by release of internally stored energy in the structure of the
material. Detection of AE can be registered during scratch
test, providing that bond energy between the layer and
the substrate is high enough. Created defects and their
propagation during scratch test result in stress wave impact
which induces emission of signal spectrum, the amplitude
of which corresponds to defects that form in the interfacial
area: layer — substrate. Therefore, acoustic signal con-
tains information about sizes and number of defects. The
tests were performed with constantly increasing load from
0.03+30 N and the following working parameters: loading
rate 100 N/min, stage travelling speed 10 mm/min, scratch
length ~3 mm.
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Pomiary nanotwardosci oraz modutu Younga naniesionej
warstwy SiO, przeprowadzono metodg Olivera & Pharra z
wykorzystaniem wgtebnika Berkovicha (ostrostup o podsta-
wie trojkata). W celu zapewnienia wykonania prawidtowego
pomiaru i usunigcia wptywu podioza na twardos¢ naniesio-
nych warstw zagtebienie penetratora podczas badan nie
powinno przekracza¢ 10% grubosci powtoki. W przypadku
analizy badanych probek wartos¢ zagtebienia penetratora
wynosita 20 nm. Szybkos$¢é narastania sity obcigzajacej
i odcigzajgcej wynosita 5 mN/min. Pomiar nanotwardosci
warstwy zmierzono na platformie otwartej Micro-Combi-
Tester firmy CSM Instruments. Warto$¢ sity obcigzajace;j
wgtebnik w tym przypadku byta wynikowa i wynosita 0,2 mN.

Wyniki i dyskusja

Uzyskane wyniki badan wskazujg na matg przyczepnosc
warstwy SiO, do podioza z tytanu Grade 4 oraz stopu tytanu
Ti-6Al-7Nb. Swiadczg o tym mate wartosci poszczegdlnych
parametréw okreslonych na podstawie przeprowadzonych
pomiarow. Na podstawie uzyskanych wynikow stwierdzono,
ze w przypadku analizowanej warstwy naniesionej na tytan
Grade 4, krytyczna wartosc sity, ktéra spowodowata dela-
minacje warstwy, rozwarstwienia na zewnatrz i wewnatrz
wynosita Lc = 6,9 N (RYS. 2). Z kolei w przypadku podtoza
ze stopu Ti-6Al-7Nb wartos¢ ta wynosita Lc = 5,8 N (RYS. 3).
Niezaleznie od materiatu podtoza podczas badania nie
wystgpit sygnat emisji akustycznej, co Swiadczy o tym, ze
energia wigzania miedzy powtokg a podtozem byta zbyt
niska.

Measurements of nano-hardness and Young’s modulus
of the applied SiO, layer were made by means of Oliver
& Pharr method with application of Berkovich intending
tool (Triangular base pyramid). In order to ensure proper
measurement and get rid of the substrate influence on the
hardness of applied layers, the pit of the penetrator dur-
ing the tests should not exceed 10% of layer thickness.
When tested samples were analysed the depth into which
penetrator was inserted was 20 nm. Rate of loading and
unloading force increase was 5 mN/min. Measurement of
the layer nano-hardness was made on the open platform
Micro-Combi-Tester by CSM Instruments. The value of the
loading force of the penetrator was in that case resultant
and equalled 0.2 mN.

Results and Discussion

Obtained results show low adhesion of SiO, layer to
the substrate made of titanium Grade 4 and titanium alloy
Ti-6AI-7Nb. It is proved by low values of the respective
parameters determined on the ground of performed meas-
urements. Based on the results it was concluded that for the
analysed layer applied on titanium Grade 4, critical value of
the force which caused delamination of the layer, external
and internal delamination was Lc = 6.9 N (FIG. 2). Next, as
far as substrate made of Ti-6Al-7Nb alloy is concerned, that
value was Lc =5.8 N (FIG. 3). Irrespective of the material of
the substrate, there was no acoustic emission signal during
the test, which proves that bond energy between the layer
and the substrate was not high enough.

Pf, nm

Pd, nm Fn, N

20

16

12}

Ft, N

Pd, nm

.2e4

RYS. 2. Wyniki badan adhezji dla warstwy SiO, naniesionej metoda zol-zel wytworzonej na tytanie Grade 4 (Ft —sita
tarcia, Fn - sita obciazajaca, Pf — profil powierzchni, Pd — glebokos¢ penetracji, p - wspotczynnik penetracji).
FIG. 2. Results of adhesion test for the SiO, layer applied with sol-gel created on titanium Grade 4 (Ft — friction
force, Fn — loading force, Pf — surface profile, Pd — penetration depth, py - penetration coefficient).
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Ft,N M

Pd, nm

RYS. 3. Wyniki badan adhezji dla warstwy SiO, naniesionej metoda zol-zel wytworzonej na stopie Ti-6Al-7Nb
(Ft—sita tarcia, Fn — sita obcigzajaca, Pf — profil powierzchni, Pd — gtebokos¢ penetraciji, p - wspétczynnik penetraciji).
FIG. 3. Results of adhesion tests for the layer SiO, applied with sol-gel method created on Ti-6Al-7Nb alloy
(Ft — friction force, Fn — loading force, Pf — surface profile, Pd — penetration depth, p - penetration coefficient).

W ramach badan wiasnosci mechanicznych analizo-
wanych warstw SiO, przeprowadzono réwniez pomiary
nanotwardosci oraz modutu Younga. Wyniki przeprowadzo-
nych pomiaréw przedstawiono w TABELI 3. Na podstawie
uzyskanych wynikéw stwierdzono, ze niezaleznie od ma-
teriatu podtoza (tytan Grade 4, stop Ti-6Al-7Nb) twardosc¢
naniesionej warstwy SiO, byta identyczna i wynosita 25 HV.
Dodatkowo przeprowadzono réwniez pomiary twardosci
podtoza, ktére wynosity 220 HV dla tytanu Grade 4 oraz
338 HV dla stopu Ti-6Al-7Nb. Stwierdzono réwniez, iz war-
stwa SiO, naniesiona na tytan Grade 4 charakteryzowata
sie poréwnywalnym modutem Younga.

As a part of mechanical properties tests of the analysed
SiO, layers, measurements of nano-hardness and Young’s
modulus were also made. Results are presented in TABLE 3
and they enable to conclude that irrespective of substrate
material (titanium Grade 4, alloy Ti-6Al-7Nb), hardness of
the applied SiO, layer was identical and equalled 25 HV.
In addition, tests of substrate hardness were performed,
and their results were 220 HV for titanium Grade 4 and
338 HV for Ti-6Al-7Nb alloy. It was also proved that SiO,
layer applied on titanium Grade 4 featured a comparable
Young'’s modulus.

TABELA 3. Zestawienie wynikow pomiarow twardosci i modutu Younga dla warstw SiO, wytworzonych na tytanie

Grade 4 oraz stopie Ti-6Al-7Nb.

TABLE 3. Table of results of measurement of Young’s modulus for SiO, layers created on titanium Grade 4 and

Ti-6Al-7Nb alloy.

Rodzaj Wartos¢ Pomiar Wartosé Odchylenie
podtoza h.., ~ mierzona Measurement Srednia  standardowe
Type of [nm] Measured Mean Standard
substrate value value deviation
Tytan / Titanium 20 HV 24 28 26 25 24 25 1.67
Grade 4 E [GPa] 5.2 49 4.3 4.2 4.7 4.7 0.41 |
I Stop / Alloy 20 HV 28 27 25 20 25 25 3.08 |
Ti-6AI-7Nb E [GPa] 4.8 4.2 4.5 4.6 5.1 4.6 0.33 1
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Whnioski

Jednym ze sposobdéw poprawienia hemokompatybilnosci
powierzchni biomateriatéw tytanowych jest wykorzystanie
metody zol-Zel dla wytworzenia cienkich powtok tlenkowych
na bazie takich pierwiastkéw jak: Ti i Si. Zaletg tej metody
jest niska temperatura otrzymywania powtok, co gwarantuje
niezmiennos¢ wtasnosci mechanicznych podtoza metalowe-
go. Modyfikacja powierzchni stopow tytanowych nie moze
powodowac zmian sktadu elektrolitu, nieodwracalnych
uszkodzen struktury biatek, uwalniania sktadnikow upo-
staciowionych krwi, jak tez nie powinna inicjowac¢ procesu
wykrzepiania, reakcji toksycznych i immunologicznych [17].
W celu ograniczenia tych niekorzystnych zjawisk ustalono
warunki wytwarzania warstwy krzemionkowej na powierzch-
ni zaproponowanych biomateriatow tytanowych. Naniesie-
nie warstwy SiO, poprzedzito polerowanie elektrolityczne.
Przeprowadzone badania wykazaty dobre wtasnosci mecha-
niczne warstwy SiO, naniesionej na powierzchnie zaréwno
tytanu Grade 4 jak i stopu Ti-6Al-7Nb. Twardo$¢ w obydwu
przypadkach byta identyczna. Ponadto pomiary wykonane
na réznych gtebokosciach od powierzchni wykazaty, ze
warstwa ta ma charakter jednorodny. Taki rodzaj warstwy
sprzyja odksztatcaniu implantu chociazby podczas montazu
ptatkbw mechanicznej zastawki serca. Jedynie sg roznice
w krytycznych wartosciach sity, ktéra spowodowata dela-
minacje warstwy. W obu przypadkach nie wystgpit sygnat
emisji akustycznej, co swiadczy o niskiej energii wigzania
warstwy z podtozem.

Podziekowanie

Projekt zostat sfinansowany ze $rodkéw Narodowego
Centrum Nauki przyznanych na podstawie decyzji nr
2011/03/B/ST8/06499.
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Conclusions

One of the ways how to improve titanium biomateri-
als surface haemocompatibility is application of sol-gel
method for creation of thin oxide layers on the base of Ti
and Si. An advantage of that method is low temperature
at which the layer is obtained, what guarantees stability of
mechanical properties of metallic substrate. Modification of
the surface of titanium alloys cannot bring about changes
in electrolyte composition, irreversible damage to protein
structure, release of blood morphotic elements, and it should
not trigger coagulation process, toxic nor immunological
reactions, though [17]. In order to limit those unfavourable
phenomena, conditions of production of silicone layer on the
surface of suggested titanium biomaterials were determined.
Application of SiO, layer was preceded with electrolytic
polishing. Results showed good mechanical properties of
SiO, layer applied on the surface of both titanium Grade 4
and Ti-6Al-7Nb alloy. Hardness was identical in both cases.
Moreover, measurement made on different depths from
the surface showed that layer is homogeneous. Such type
of layer fosters deformation of the implant, for example
during assembly of cusps of mechanical heart valve.
The only slight differences were observed for critical values
of force that caused layer delamination. In both cases there
was no acoustic emission signal, which proves low bond
energy between the layer and the substrate.
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8ci) i wtasciwosci 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 zapoznajg sie
Z najnowszymi osiggnieciami medycyny regeneracyjnej i inzynierii tkankowe;.

Sylwetka absolwenta:

Studia adresowane sa do absolwentéw uczelni technicznych (inzynieria materiatowa, technologia chemiczna),
przyrodniczych (chemia, biologia, biotechnologia), a takze medycznych, stomatologicznych, farmaceutycz-
nych i weterynaryjnych, pragngcych zdoby¢, poszerzyc¢ i ugruntowac wiedze z zakresu inzynierii biomateriatow
i nowoczesnych materiatow dla medycyny.

Stuchacze zdobywajg i/lub pogtebiajg wiedze z zakresu inzynierii biomateriatéw. Po zakonczeniu studiéw wy-
kazujg sie znajomoscig budowy, wiasciwosci i sposobu otrzymywania materiatéw przeznaczonych dla medy-
cyny. Potrafig analizowaé¢ wyniki badan i przektadac¢ je na zachowanie sie biomateriatu w warunkach zywego
organizmu. Ponadto stuchacze wprowadzani sg w zagadnienia dotyczgce wymagan normowych, etycznych
i prawnych niezbednych do wprowadzenia nowego materiatu na rynek. Ukoriczenie studiow 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 ukohczenia szkoty wyzszej

Miejsce zgtoszen: Krakdw, 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 r.) 2600 z

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




