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SYMULATORY CHIRURGII
MALOINWAZYJNEJ

ZBIGNIEW MatroTa*, ZBIGNIEW NAWRAT, WoJCIECH SADOWSKI

FunpAcJA Rozwouu KARDIOCHIRURGII IM. PROF. ZBIGNIEWA RELIGI
uL. WoLNoscl 3454, 41-800 ZABRzE
* E-MAIL: ZMALOTA@FRK.PL

Streszczenie

Wspbtczesna medycyna wymaga od lekarzy spraw-
nego korzystania z nowych technik chirurgicznych.
Chirurgia laparoskopowa pomimo wielu zalet ma ogra-
niczenia zwigzane przede wszystkim z utrudnionym
dostepem do wybranych narzgdow jamy brzusznej
oraz ograniczonym ruchem narzedzia. Proste czynno-
$ci manualne takie jak szycie czy ciecie wykonywane
laparoskopowo sg o wiele trudniejsze i pracochfonne,
dlatego wymagajg dodatkowego szkolenia. Symulatory
stajg sie wazng, integralng czes$cig szkolenia chirur-
gicznego i w sposob zasadniczy wptywajg na przebieg,
czas trwania operacji oraz powiktania Srodoperacyjne.
W Fundacji Rozwoju Kardiochirurgii juz od wielu
lat powstajg unikalne stanowiska treningowe, ktore
z powodzeniem sg wykorzystywane do nauki nowych
technik operacyjnych w czasie warsztatéw chirurgicz-
nych BioMedTech Silesia. Stanowiska treningowe ope-
racji laparoskopowych wymagajg jak najwierniejszego
odwzorowania zarowno geometrii pola operacyjne-
go jak i wiasciwosci fizycznych naturalnych tkanek.
Procedure przygotowania takich specjalistycznych
symulatoréw nalezy rozpoczg¢ od analizy anatomii
i wia$ciwosci fizycznych modelowanych organow oraz
doboru materiatow potrzebnych do ich odtworzenia.

W artykule przedstawiono mozliwo$ci zastoso-
wania tworzyw sztucznych w symulatorach chirurgii
matoinwazyjnej zarobwno w celu modelowania anatomii
ciata, modelowania wtasciwosci fizycznych natural-
nych tkanek jak i umoZliwienia interakcji miedzy narze-
dziami i tkankami podczas podstawowych czynnosci
manualnych wykonywanych w czasie operacji.

Stowa kluczowe: symulatory chirurgii matoinwa-
zyjnej, platformy testowe, medyczne fantomy, badania
materiatowe

[Inzynieria Biomateriatow 126 (2014) 2-11]

Wstep

W nauczaniu chirurgii endoskopowej wiele poczgtkowych
problemdw zwigzanych jest z utratg widzenia gtebi, ograni-
czonym dostepem do wybranych narzadéw jamy brzusznej,
ograniczeniem ruchdw i zmiang kinematyki ruchu narzedzia
wynikajaca z dodatkowego punktu podparcia narzedzia
w miejscu portu oraz wykorzystaniem nowych instrumentow.
Stanowiska treningowe do wideochirurgii, symulatory umoz-
liwiajgcg praktyczng nauke umiejetnosci manualnych oraz
symulacje medycznych procedur i nowoczesnych technik
chirurgii laparoskopowej i w sposéb zasadniczy moga
wptywac na przebieg, czas trwania operacji oraz powiktania
srodoperacyjne. Fundacja Rozwoju Kardiochirurgii (FRK)
jest znanym osrodkiem badawczym z zakresu robotyki
chirurgicznej, w ktérym powstajg prototypy robotéw Robin
Heart i unikalne narzedzia mechatroniczne. Obecnie FRK
jest rowniez partnerem projektu StiffFlop, ktérego celem jest
opracowanie biologicznie inspirowanego, elastycznego,

MINIMALLY INVASIVE SURGERY
SIMULATION, TRAINING STATION

ZBIGNIEW MAroTA*, ZBIGNIEW NAWRAT, WOJCIECH SADOWSKI

FounpATioN oF CARDIAC SURGERY DEVELOPMENT
uL. WoLNoscl 345a, 41-800 ZaBrze, PoLAND
* E-MAIL: ZMALOTA@FRK.PL

Abstract

In endoscopic surgery skill acquisition many of the
initial challenges are related to a loss of depth per-
ception, the fulcrum effect and the use of new, different
instruments. Simulation is a promising technology as
a tool for endoscopic training and new kind of surgical
tools introducing education. Foundation of Cardiac
Surgery Development (FCSD) is known as a research
centre for surgical robotics. The Robin Heart robot
and mechatronics tools are being developed for the
first clinical application. FCSD is also a partner now
in Stiff Flop project focused on a new kind of robot
which is bio-inspired by octopus anatomy. To support
the educational process, the virtual operating room for
planning the surgery and training station have been
prepared by FCSD Biocybernetics Laboratory team.
Organized over 12 years in FCSD Surgical Workshop
created possibilities for testing our devices and to
improving educational methodology for training young
adepts in surgery. The most important in obtaining
the appropriate surgical simulation is creation of the
quasi natural geometry of surgical scene and physi-
cal characteristics of used materials. Simulators and
training models fall into three broad categories: virtual
reality (VR) trainers, box or mechanical trainers and
biological models for testing and training surgery have
been designed and used. The procedures of prepara-
tion of these specialized devices started form analysis
of anatomy and physical characteristics of operated
tissue. In the next step artificial materials have been
chosen for preparation of the appropriate model.

In the article the authors show the process of pro-
ducing the surgical training stations and few examples
of the latest realized specialized devices. The paper
presents the possibilities of application of artificial
materials in simulators to allow realistic interactions
between surgical instruments and soft tissues, inclu-
ding deformations during basic manual operations like
cutting or sewing. These platforms allow geometric
modelling of the body anatomy, but also the modelling
of the physical properties of the living tissues.

Keywords: minimally invasive simulators, benchmark
platform, medical phantom, materials research

[Engineering of Biomaterials 126 (2014) 2-11]

Introduction

Minimally invasive surgical procedures are very complex
motion sequences that require a high level of preparation
and surgical skills training. New tools developed for the
use of new medical procedures also require an early
test. Benchmarking is an essential part of the design of
prototypes. There are many types of simulators that are
available for surgical skills training and devices testing.

Z ommm® 0 00000 0000000000000 000006000000060000000000
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o kontrolowanej sztywnosci i uczgcego sie manipulatora do
operacji matoinwazyjnych. Organizowane od 12-lat w FRK
chirurgiczne warsztaty stwarzajg mozliwosci przetestowania
naszych urzgdzen i optymalizacji metodologii nauczania
mtodych adeptéw w chirurgii. Stworzenie funkcjonalnych
symulatorow wymaga odtworzenia naturalnej geometrii
pola operacyjnego (sceny chirurgiczne) zawierajgcego
materiaty o wtasciwosciach fizycznych zblizonych do natu-
ralnych tkanek. Wraz z rozwojem nowych technik leczenia
powstato zapotrzebowanie na stworzenie nowych rodzajéw
symulatorow, trenazeréw. Symulatory wptywajg na poprawe
bezpieczenstwa pierwszych wykonywanych przez chirurga
operacji oraz dajg rowniez mozliwos¢ kontroli nabytych pod-
czas szkolenia umiejetnosci przez nadzorujgcego chirurga
oraz pozwalajg na ilosciowg ocene np. ekonomiki i celowosci
ruchéw, czasu, liczby popetnionych btedow itp. Oczekuje sie,
ze w przysziosci symulatory chirurgiczne umozliwia¢ bedg
programowanie sytuacji kryzysowych powiktan srodoperacyj-
nych, zdarzen niepozgdanych, anomalii anatomicznych itp.

Obecnie uzywane trenazery do chirurgii matoinwazyjne;j
mozna podzieli¢ na kilka grup [1-5]:

*  warsztatowe (bench model),

*  typu box (video box, Screen-Based Simulations),

*  oparte na sztucznych modelach (Synthetic, inanimate),

*  wirtualne (Virtual reality, computer-based models),

*  typuAR (Augmented reality, oparte na rozszerzonej
rzeczywistosci wirtualnej),

*  hybrydowe,

e zrobotyzowane,

s ZzZwierzece,

+ exvivo (Ex vivo animal tissue models),

* in-vivo (Cadaveric models).

Wedtug [6] zabiegi matoinwazyjne (laparoskopowe)
mozna podzieli¢ na 3 kategorie w zalezno$ci od stopnia
trudnosci i funkcjonalnosci wykonywanych czynnosci: diag-
nostyczne, operacyjne o matym stopniu zaawansowania
oraz zaawansowane zabiegi proceduralne.

Trenazery wideochirurgiczne mozna réwniez podzieli¢
wedtug realizowanych zadan na dwie grupy [7]:

*  trenazery zadan czesciowych, ktoére majg na celu za-
pewnienie nabycia umiejetnosci istotnych i niezbed-
nych do wykonywania réznych operacji. Pozwalajg
na rozwoj koordynacji wzrokowo-ruchowej podczas
typowych, podstawowych manualnych czynnosci jak
szycie, ciecie, robienie petli itp.,

* trenazery zadan ogdlnych, ktére symulujg cate zto-
zone procedury chirurgiczne zwykle sktadajgce sie
z kilku zadan czesciowych (np. cholecystektomii).

Ze wzgledu na rodzaj modeli i stopien uproszczenia mode-
li trenazery mozemy wyr6zni¢ symulatory o réznej wiernos$ci
odwzorowania pola operacyjnego. Modele r6znig sie w odnie-
sieniu do ich poziomu wiernosci lub realizmu, w poréwnaniu
z realnym pacjentem. Wierno$¢ symulatora okresla stopien,
w jakim sg odwzorowane cechy naturalnego obszaru opera-
cji, takie jak funkcje wzrokowe, stuchowe, funkcje dotykowe
(wlasciwosci mechaniczne) funkcje percepcyjno-motoryczne,
mozliwosci reakcji (sprzezenia) i wspotdziatania z operato-
rem [8]. Pierwsza generacja symulatorow oparta jest tylko
na anatomii, czesciowo geometrii struktury biorgcej udziat
w interwencji chirurgicznej. Druga generacja symulatoréw
zawiera nie tylko geometryczne modele anatomii ciata, ale
réwniez modele fizyczne wtasciwosci zywych tkanek. Wpro-
wadzenie biomechanicznych wtasciwosci jest niezbedne,
aby wprowadzic¢ realistyczne interakcje miedzy narzedziami
chirurgicznymi a tkankami miekkimi w czasie ich ciecia czy
deformaciji. Trzecia generacja symulatoréw pozwala potgczy¢
anatomiczne, fizyczne i fizjologiczne cechy modelowania
funkciji niektorych uktadéw organicznych takich jak systemy
sercowo-naczyniowe, uktad oddechowy lub pokarmowy.

Simulators can be divided into 2 different groups: high fidelity
and low fidelity. These models vary widely with respect to
their level of fidelity and realism, as compared with a living
human patient. The fidelity of a simulator is determined by
the extent to which it provides realism through characteristics
such as visual cues, tactile features, feedback capabilities,
and interaction with the trainee.

From a variety of simulators we can recognize [1-5]:

* Synthetic (inanimate) models and box trainers,
Screen-Based Simulations

*  Live animal models

» Cadaveric models

*  Exvivo animal tissue models

*  Virtual reality (computer-based) models

e Hybrid simulators

*  Procedure-Specific Trainers

*  Robotic Simulators

Synthetic models using physical objects usually involve
models of plastic, rubber, silicone and latex. These objects
are used to render different organs and pathologies and
allow a trainee to perform specific tasks and procedures [6].
Abox trainer uses the actual instruments and optical system
used clinically to manipulate ‘synthetic’ tissues. Some
physical simulators may also reproduce the feedback from
surgical environment. Artificial materials can effectively
replace the natural bodies (anatomic sections or tissues)
from euthanized animals and may provide approximate
haptic feedback.

In general, our benchmarking platforms are based on
simulators which describe the anatomy, in particular the
geometry of the structures involved in a surgical intervention.
These platforms allow geometric modelling of the body
anatomy, but also the modelling of the physical properties
of the living tissues. The implementation of biomechanical
properties is necessary to allow realistic interactions
between surgical instruments and soft tissues, including
deformations and cutting.

Surgical simulators can be classified into three categories,
as shown [7,8]:

- first-generation simulators describe only the
anatomy, in particular the geometry of the structures
involved in a surgical intervention,

* second-generation simulators additionally include
the geometric modelling of the physical properties
of the living tissues to allow realistic interactions
between surgical instruments and soft tissues,

» third-generation simulators combine anatomical,
physical, and physiological modelling, for creating
some organic systems function such as the
cardiovascular, respiratory, or digestive systems.

The modelling of biological tissues for second- and third-
generation simulators is very difficult. The biological soft
tissues have nonlinear force-deformation properties and
show viscous behaviour. The properties of soft tissues are
often anisotropic and heterogeneous and show hysteresis,
relaxation and creep behaviours. Additionally, they
strongly depend on many factors, including temperature,
pressure and health and dissected tissue often changes its
mechanical properties so literature data may differ greatly
from one another. It should also be noted, that the shape
and mechanical properties of animal bodies also significantly
differ from human organs.
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Modelowanie tkanek biologicznych dla symulatoréw

® o o o o o o drugigj i trzeciej generacji, jest bardzo trudne. Biologiczne

tkanki maja nieliniowe lepkosciowo-elastyczne witasciwosci
mechaniczne. Wtasciwosci tkanek migkkich czesto sg ani-
zotropowe i niejednorodne i wykazujg zjawiska histerezy,
relaksacji i pelzania. Dodatkowo wtasciwosci te silnie zale-
7z od wielu czynnikéw, w tym temperatury, cisnienia oraz
zdrowia, a wypreparowane tkanki czesto zmieniajg swoje
wiasciwosci mechaniczne, wiec dane z literatury bardzo cze-
sto moga znacznie roznic sie miedzy sobg. Nalezy rowniez
zauwazy¢, ze ksztatt organow i wlasciwosci mechaniczne
tkanek zwierzecych takze znacznie roznig sie od ludzkich.

Materiaty i metody

TABELA 1. Podstawowe wlasciwosci mecha-
niczne wybranych materiatéw do budowy modeli
w symulatorach chirurgicznych.

TABLE 1. The basic properties of the materials
used for the testing platforms.

Materials and methods

Simulators and training models, fall into three broad
categories: virtual reality (VR) trainers, box or mechanical
trainers and biological models for testing new models
and training which have been designed and used. The
preparation procedures of these specialized devices started
form analysis of anatomy and physical characteristics of
operated tissue. In the next step the artificial materials have
been chosen for preparation of the appropriate model.

On building our platforms we paid special attention to
the internal geometry of the operating field and functionality
of minimally invasive procedures. That way we used only
generally available materials like silicone and Urethane
rubber (Contact Smooth-On, Inc.) with different mechanical
properties: Mold Max® 30, Mold Max®40, OOMOO® 30, Ecoflex®
30 Supersoft Silicone, VytaFlex® 40, Rebound 25 (TABLE 1).
The study of mechanical properties of simulators elements
was performed both on the advanced testing system MTS
250 TYTRON and constructed by ourselves computer
controlled electromechanical stand (with Mecmesin
Advanced Force Gauge AFG 25).
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Oomoo 30 1.34 30 6 lawendowy / lavender 30A 1.652 250 70.05
Rebound 25 1.14 20 6 pomaranczowy / orange 25A 3.550 690 178.62
Ecoflex 30 1.07 45 4 bezbarwny / translucent 00-30 1.378 900 66.54
MoldMax 30 1.18 45 24 rézowy / pink 30A 3.978 300 218.90
MoldMax 40 1.14 45 24 zielony / mint green 40A 3.7927 250 210.15
Vytaflex 40 1.03 30 16 biaty / white 40A 3.599 660 143.60

W FRK powstaty zaréwno funkcjonalne symulatory do
wideochirurgii - proste trenazery, ktére majg na celu za-
pewnienie nabycia umiejetnosci istotnych i niezbednych do
wykonywania réznych operacji i pozwalajg na rozwoj koordy-
nacji wzrokowo-ruchowej podczas typowych podstawowych
manualnych czynnosci jak szycie, cigcie, odpowiednie
wprowadzenie i utozenie narzedzi, uchwycenie tkanki, igty
itp., jak i symulatory bardziej ztozone - trenazery, oparte na
anatomicznych modelach o okreslonych wtasciwosciach
fizycznych, odzwierciedlajgcych rzeczywiste pole opera-
cyjne, ktére mozna przystosowa¢ do symulacji dowolnej
procedury medycznej czesto zawierajgce naturalne organy.

Etap projektowania wszystkich symulatorow powinien
zawiera¢ zarowno analize anatomii, jak i wtasciwosci
fizycznych wybranych organdw i tkanek. Zwrécono szcze-
golng uwage na wewnetrzng geometrie pola operacyjnego
i funkcjonalnos¢ procedur matoinwazyjnych. Sceny tre-
ningowe zawierajg modele sztuczne oraz elementy natu-
ralnych tkanek. Przeprowadzono wstepng analize doboru
materiatu, wyboru metodologii wykonania elementéw scen
treningowych i anatomicznych modeli organéw wybranych
uktadéw oraz integracje systemu z oprogramowaniem
umozliwiajgcym kontrole i ocene nabytych podczas szko-
lenia umiejetnosci.

Do opracowania scen treningowych zastosowano ogol-
nie dostgepne materiaty produkowane min. przez Contact
Smooth-On, Inc., typu silikon lub guma o réznych wiasci-
wosciach mechanicznych: Mold Max® 30, Mold Max® 40,
OOMOOQO® 30, Ecoflex® 30 Supersoft Silicone, VytaFlex® 40,
Rebound 25 (TABELA 1).

Results and Discussions

Biological vs. artificial materials study

Among many procedures performed in the lower
gastrointestinal tract some can be distinguished; surgery
on lungs like procedure to remove a lung (pneumonectomy,
lobectomy, segmentectomy) [9-10], and surgery on liver like
surgical resection of the liver (heatectomy) or liver biopsy [11].

Physical simulators are generally part-task trainers and
help to develop the hand-eye co-ordination variety of motor
skills and techniques necessary during these operations
and including basic manual specific tasks such as cutting,
suturing, grasping or clipping.

Because the biological tissue organs (lung and kidney)
are very heterogeneous, we decided to investigate the
mechanical properties of whole organs too.

We analyzed the effects of different forces during suturing,
cutting and clipping applied on these abdominal organs in
a phantom model with swine fresh organs exerting
a pressure of up to 2.5 N.

Mechanical tests were performed using constructed by
ourselves computer controlled electromechanical stand to
determine the force — strain characteristics of tested material
in continuous or pulsate work.

The biological samples were pressed and stretched (push
in/out, puncture, cut) in several places by (FIG. 1):

e disk ® =18 mm,

* needle injection ® = 1.2 mm, | = 40 mm,

» the surgical knife No. 21.
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Badania wtasciwo$ci mecha-
nicznych elementéw symulatorow
zostaty wykonane na zaawanso-
wanej maszynie wytrzymatosciowej
MTS 250 TYTRON oraz wtasnej
konstrukcji systemie sterowanym
komputerowo opartym na mierniku
sity Mecmesin Advances Force
Gage AFG 25.

Wyniki i dyskusja

Badania organéw biologicznych
Wsrdd czestych matoinwazyj-

nych procedur medycznych mo-
zemy wyrozni¢ operacje w klatce
piersiowej np. usuniecia catego lub
czesci ptata ptuca (pneumonekto-
mia, loboktomia) [9,10], czy opera-
cje uktadu pokarmowego takie jak
resekcja lub biopsja watroby [11].

Proste symulatory majg na celu nauke koordynacji
wzrokowo-ruchowej podczas typowych podstawowych
manualnych czynnosci wykonywanych w trakcie operacji,
takich jak szycie, ciecie, odpowiednie wprowadzenie i uto-
zenie narzedzi, uchwycenie tkanki, igty itp. Poniewaz tkanka
biologiczna (ptuco, watroba) jest bardzo niejednorodna, dla-
tego zdecydowano sie rowniez na zbadanie oddziatywania
narzedzi podczas tych manualnych czynnosci na tkanke
catych naturalnych organéw. W tym celu zostata wykonana
analiza wptywu sity dziatajgcej na ptuco oraz watrobe (az do
2,5 N) podczas podstawowych czynnosci manualnych takich
jak nacisk, szycie czy ciecie (RYS. 1). Wyniki poréwnano
z wynikami badan materiatéw sztucznych wykorzystanych
do budowy modeli symulatoréw. Okreslono charakterystyke
sita — deformacja podczas:

. nacisku stemplem ® = 18 mm,

*  whijaniaigly ® =1,2 mm, | = 40 mm,

* nacinania nozem chirurgicznym No. 21 w kilku

miejscach.

RYS. 1. Badania wptywu deformacji tkanki podczas podstawowych czynnosci
manualnych.
FIG. 1. The study of kidney deformation during inserting and removing the
needle, knife and stamp.

This test was performed with both V = 0.1 mm/s and
V = 0.5 mm/s. Some samples were subjected to relaxation,
i.e. after reaching the maximum pressure, dynamometer
speed dropped to zero and the force was being recorded
at all time.

It was observed in FIG. 2, especially in the case of liver,
both the insertion of needles and the cutting blade are not
uniform. During the study the impact of varying strength to
the tissue during passage of the tools through the various
layers (with different mechanical properties) of the liver
was clearly observed. At the time of pulling out the tool,
this phenomenon is practically not observed. Whereas for
the lung more uniform curve during both putting and pulling
occurred.

The forces required to insert the disk to a depth of
approximately 25 mm is the smallest for lungs, about 1.29 N.
In the case of liver about 0.75 N was obtained. From artificial
materials only Ecoflex 30 and Oomoo 30 receive similar
values.

Zaobserwowano, ze w przypad-
ku watroby proces wbijania igty oraz 0_
nacinania nozem nie jest jednosta-
-jiny (RYS. 2). Jest to spowodowane
prawdopodobnie niejednorodnoscig
tkanki i rézng sitg potrzebng do
przejscia narzedzia przez kolej-
ne warstwy watroby o réznych
wtasciwosciach mechanicznych.
Podczas procesu naciskania stemp-
lem proces ten byt niewidoczny.

0,5

1,0

1,5

W przypadku ptuc, krzywa sita
— odksztatcenia byta bardziej jed-
nostajna. Najmniejszg wartos¢ sity
zaobserwowano podczas wbijania
igly w watrobe. Sita potrzebna do
ugiecia organu o 25 mm podczas
nacisku stemplem w przypadku
ptuc wynosita 1,29 N, natomiast
w przypadku watroby tylko 0,75 N.
Z materiatéw sztucznych jedynie
Ecoflex 30 i Oomo 30 majg zblizony
ksztait charakterystyki. Pozostate
materiaty takie jak Rebound 25
wymagajg znacznie wiekszej sity w
celu uzyskania podobnego odksztal-
cenia jak badane tkanki naturalne.

=1 igta - ptuco / needle - Lung
== igta - watroba/ needle - Liver
= 3 noz - ptuco / knife - Lung
——4 noz - watroba / knife - Liver
=« 5 dysk - ptuco / disk - Lung 8
— -6 dysk - watroba / disk - Liver
7 ECOFLEX 30 disk
8 Rebound 25 disk

sita/force [ N]

2,0

2,5

3,0 )
0 5 10 15 20 25 30
odksztatcenie/deformation [ mm ]

RYS. 2. Poréwnanie sity deformacji badanych materiatéw podczas nacisku,
whbijania igly oraz nacinania nozem ze statg predkosciag wykonywania tych
czynnosci (V = 0,1 mm/s).

FIG. 2. The comparison of material deformation during inserting the needle,
knife and disk stamp (V = 0.1 mm/s).
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Przyktady scen treningowych

Na podstawie wybranych matoinwazyjnych procedur
medycznych zostaty zdefiniowane podstawowe sceny
treningowe oraz zaprojektowane i wykonane stanowiska
badawcze i obiekty odwzorowujgce organy o r6znych wtas-
ciwosciach mechanicznych. Zaprojektowano symulatory,
ktére modelujg anatomiczne i fizyczne cechy naturalnych
uktadow takich jak: ukfad trawienny czy uktad pokarmowy.

Zaprojektowano réwniez trenazer funkcjonalny — odwzo-
rowujgcy gtéwnie wybrane cechy medycznych procedur
i umozliwiajgcy nauke podstawowych czynnosci manualnych.
Oba systemy pozwalajg na interakcje pomiedzy narzedziem
a tkanka podczas symulacji operaciji.

Przyktad 1: uktad trawienny (operacje jelita)

TABELA 2. Wymiary probek jelita.
TABLE 2. The dimensions of the colon samples.

Szerokosc¢ Grubos¢
Width Thickness
[mm] [mm]
1 - - 10 0.92
ierunek osiowy
2 Axial 10 0.84
3 10 0.94
4 Kierunek 10 0.91
5 promieniowy 10 1.00
6 Radial 10 0.86
Pierscien/Ring
7 | (diameter of 35 mm) 10 0.90
($rednica 35 mm)

Platforma anatomiczna zostata zaprojektowana w celu
symulacji medycznych procedur wykonywanych m.in.
w uktadzie trawiennym. W$rdd najczesciej wykonywanych
procedur mozemy wyrdzni¢ operacje odbytu oraz resek-
cje jelita grubego Proctocolectomy [12]. Dlatego jednym
z gtdbwnych elementéw naszego symulatora jest jelito grube.
Test zostat przeprowadzony na naturalnym swinskim jeli-
cie, ktére zostato pobrane w zaktadzie
przetworstwa miesnego H.A.M. SJ w
Radzionkowie. Z wypreparowanego je-
lita zostaty przygotowane prébki o dtu-
gosci 10 cm i $rednicy 3,5 cm. Badania
zostaty przeprowadzone na probkach
wycietych w kierunku osiowym oraz
promieniowym. Dodatkowo przeprowa-
dzono badania catego pierscienia jelita,
ktére poddano cyklowi rozciggania
powtarzanego 500 razy. Podstawowe
wymiary badanych prébek naturalnego
jelita przedstawiono w TABELI 2.

Badania wtasciwos$ci mechanicz-
nych wykonano na zaawansowanej
maszynie wytrzymatosciowej TYTRON
250 firmy MTS (RYS. 3).

RYS. 3. (a), (b) Maszyna wytrzy-
matosciowa MTS 250 TYTRON,
(c) Rozciaganie osiowej probki
jelita, (d) Rozcigganie pierscie-
nia jelita.

FIG. 3. (a), (b) Testing system
- MTS 250 TYTRON, (c) Axial
tensile of intestine sample,
(d) Tensile of intestine sample
ring during fatigue test.

The examples of surgical scene building

Based on some minimally invasive procedures essential
benchmarking scenarios have been defined and designed
along with fabrication of special test rigs and objects (such
as phantoms representing organs with variable stiffness).
The simulators combining anatomical, physical, and
physiological modelling of the functions of some organ
systems such as the cardiovascular or digestive systems.
There is an additional degree of complexity due to the
coupled nature of physiological and physical properties.

There are two types of test stands designed and

manufactured:

*  Anatomical - mainly based on the anatomical model
reflecting the real geometry of the bodies,

»  Benchmarking platform - mainly reflecting functional
characteristics for a medical procedures including
the obstacle track for training and evaluation of
surgical skills.

Both models allow to study the interactions between surgical
instruments and soft (hard) tissues during deformations
and cutting.

Example 1: gastrointestinal tract (colon surgery)

The platform will allow to simulate medical procedures
performed in the lower gastrointestinal tract. Among the
most common operations such as the surgical removal of
the rectum and all or part of the colon Proctocolectomy [12].
Therefore one of the main organs of our platform is intestine.
Tests were carried out with the use of natural porcine tissue
(large intestine) as an element phantom and benchmarking
platform. Tissues were received at the Department of Meat
HAM, located in Radzionkéw. The starting sample material
was cut of about 10 cm lengths and 3.5 cm of diameter.
The tests were performed on samples cut in the axial and
radial direction. Additionally, a part of tubes intestine (ring)
which were of 500 times cyclic stretching were tested.
Dimensions of samples are shown in TABLE 2.

The study of mechanical properties was performed on
the advanced testing system MTS 250 TYTRON (FIG. 3).
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RYS. 4. Charakterystyki obcigzenie - odksztatcenie
odzwierciedlajace typowe wlasciwosci plastyczne
prébek: (a) w kierunku osiowym, (b) pierscienia
jelita, uzyskane podczas badan na maszynie MTS

250 TYTRON.

FIG. 4. Load - strain curves showing typical yield
behaviour for: (a) axial sample, (b) ring sample
of intestine obtained during research on testing

system MTS 250 TYTRON.

Na podstawie charakterystyki obcigzenie-odksztatcenie
(RYS. 4) zostaly oszacowane podstawowe parametry
mechaniczne jelita wraz z modutem elastycznosci. Wyniki

przedstawiono w TABELI 3.

Sztuczne modele symulatora zostaty wyko-
nane z kauczuku uretanowego Smooth-On’s
Brush-On® Series High Tear Strength Brushable
Urethane Rubber rubbers oraz kauczuku silikono-
wego Rebound® Self Thickening Brush-On Silico-
ne Rubbers (RYS. 5). Sg to materiaty niezwykle
wszechstronne i styng z wysokiej odpornosci na
Scieranie i wytrzymatosci na rozdarcie. Pozwalajg
na bardzo doktadne odwzorowanie ksztattu. Na
RYS. 6 przedstawiono poréwnanie wiasciwosci
wybranych kauczukéw z wiasciwosciami tkanki
biologiczne;.

Model symulatora odzwierciedla anatomiczny
ksztalt uktadu trawiennego, w ktérym pole ope-
racyjne jest powierzchnig brzucha zdefiniowang
poprzez dwie linie biegngce wzdtuz brzegéw
bocznych miesni prostych brzucha i linii podze-
browej i miedzykolcowej (RYS. 7). Zewnetrzna
powierzchnia jest wykonana z elastycznego
silikonu o grubosci 3 mm i przykrywa obszar nad-
brzusza, pepka i pachwiny. Powierzchnia brzucha
moze by¢ réwniez zbudowana z kilku warstw
o roznych wiasciwosciach mechanicznych, na
wzor naturalnej tkanki brzucha. Moze sktadac sie
z 4-ch warstw odwzorowujgcych skore, tkanke
podskorng, warstwe powieziowo-migsniowg oraz
otrzewna.

Based on the slope of the straight-line portion of the load-
strain diagram (FIG. 4) the modulus of Elasticity or Young’s
of Elasticity or Young’s Modulus was calculated. The results
are shown in TABLE 3.

The artificial models were made of Smooth-On’s Brush-
On® Series High Tear Strength Brushable Urethane Rubber
rubbers and Rebound® Self Thickening Brush-On Silicone
Rubbers (FIG. 5). These materials are extremely versatile
and are famous for their abrasion resistance and high tear
strength. They have the convenience of one-to-one mix
ratio and are easy to mix and apply with a brush or spatula.
Brush-On® polyurethane rubber paints onto vertical surfaces
without sagging and will cure with negligible shrinkage to
durable rubbers that perform and last in production. Each
will capture exact detail from any original model. Brush-On®
40 is used for models with deep undercuts for reproducing
sculpture.

The FIG. 6 shows the comparison of rubber properties
with properties of biological tissue.

Model based on the anatomical shape of gastrointestinal
tract include the abdominal surface defined by subcostalis
and interspinalis lines and two lines set along lateral edges
of straight muscles of the abdomen (FIG. 7). The outer
surface is made from flexible silicone of 3 mm thickness
and covers an area of epigastric, appropriate umbilical and
inguinal regions. The abdominal elastic surface may consist
of several layers like real abdominal wall. The abdominal
wall consists of three muscles layers; from outside to inside,
these include the external oblique, internal oblique, and
transversus abdominis muscles. Deep to the transverses
abdominis muscle is the peritoneum and bowel.

Phantom outer layer is removable to allow the installation
of the trocar at any point of surface depending on the type
of surgery procedures. The additional natural or artificial
organs (such as the pelvis to the spine, large intestine,
small intestine, blood vessels can be placed inside the
model in any configuration. The organ elements and any
measurement sensors can be attached to a special movable
frame made from aluminium profiles.

TABELA 3. Podstawowe parametry mechaniczne jelita.
TABLE 3. The study results of the mechanical properties of the

intestine.
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RYS. 5. Modele jelita grubego: (a) naturalne
swinskie, (b) wykonane z Smooth-On’s Brush-On®
- high tear strength brushable Urethane Rubber,
(c) wykonane z Rebound®- self thickening Brush-On
Silicone Rubbers.

FIG. 5. The models of large intensive: (a) porcine,
(b) Smooth-On’s Brush-On® - high tear strength
brushable Urethane Rubber, (c) Rebound®- self
thickening Brush-On Silicone Rubbers.

Warstwa zewnetrzna fantomu jest wymienna w celu
umozliwienia w dowolnym miejscu montazu trokaréw narze-
dziowych w zaleznos$ci od symulowanej procedury medycz-
nej. Dodatkowe organy np. miednica kregostup, jelito grube,
jelito cienkie, naczynia krwionosne, mogg by¢ umieszczane
w wewnatrz platformy w dowolnej konfiguracji. Elementy
narzadow, jak réwniez czujniki pomiarowe sg mocowane
do ruchomego stelaza wykonanego z profili aluminiowych.

Anatomiczny model moze by¢ wykorzystany do symulacji
operaciji takich jak:

*  kolonoskopia — metoda bada-

nia dolnego odcinka przewodu

Modut Younga / Young Modulus
[MPa]

Jelito . Elastyczne tworzywa sztuczne
Intestine Artificial elasticT materials

Axial

Radial

Ring before
Ring after
Oomoo 30
Rebound 25
Ecoflex 30
MoldMax 30
MoldMax 40
Vytaflex 40

to:

RYS. 6. Porownanie modutu sprezystosci natural-
nego jelita z wybranymi sztucznymi.
FIG. 6. The tensile modulus comparison of porcine

intestine with some artificial materials.

The main anatomical areas for this model may be applied

pokarmowego (jelita grubego),
sigmoidoskopia — badanie cze-
Sci jelita grubego - odbytnicy,
esicy i czesci zstepnicy.

*  kolektomia — czesciowe lub
catkowite chirurgiczne usunie-
cie jelita grubego.

*  proktokolektomia - usuniecie
jelita grubego razem z od-
bytnica.

Kolejnym rodzajem symulatora jest
uniwersalny, wielopoziomowy (wielo-
warstwowy) modut przeznaczony do
systemoéw treningowych chirurgii ma-
toinwazyjnej (wideochirurgii) (RYS. 8).

Modut sktada sie z wielu wymiennych
warstw w postaci ptaszczyzn utozo-
nych jedna nad druga, na ktérych
odwzorowywane sg podstawowe
cechy anatomiczne (geometrii) oraz
o wiasciwosci mechaniczne dowolnych
organow (uktadéw narzadowych) w
celu modelowania przestrzeni opera-
cyjnej (3D) wykorzystywanej w wybra-
nym zabiegu chirurgii matoinwazyjne;.

RYS. 7. Model anatomiczny.
FIG. 7. Anatomical model.

colonoscopy or sigmoidoscopy — for the endoscopic
examination of the large bowel and the distal part of
the small bowel with optic camera passed through
the anus for a visual diagnosis and for biopsy or
removal of suspected colorectal cancer lesions.
proctocolectomy — for the surgical removal of the
rectum and all or part of the colon.

Colectomy for the surgical resection of any extent of
the large intestine (Colon resection).
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Wielopoziomowy system stworzony jest z wielu wy-
miennych warstw, ktérych odpowiednie utozenie w pionie
pozwala na przestrzenne odtworzenie cech anatomicznych
(geometrii) oraz wtasciwosci mechanicznych dowolnych
organow. Poszczegdlne warstwy mogg zawiera¢ zaréwno:

e odwzorowywane anatomiczne przekroje organéw
uzyskane z obrazéw tomograficznych CT (MRI)
(z roznych kierunkéw projekcji). Odtworzenie obra-
z6w polega na wycieciu odpowiednich konturéw 2D
na poszczegoélnych warstwach odtworzonych na
podstawie obrazéw CT (MRI).

*  elementy, ktére odwzorowujg wybrane cechy ana-
tomiczne (geometryczne) i funkcjonalne organéw
poprzez odpowiednie rozmieszczenie bryt geome-
trycznych o dowolnych ksztattach (nie tylko anato-
micznych) i wtasciwosciach elastycznych.

e naturalne organy oraz elementy ukfadéw narzg-
dowych

Utozenie warstw jedna nad drugg odwzorowuje catg
geometrie przestrzenng 3D organizmu ludzkiego (gtéwnie
objetos¢ operacyjng tutowia) i wtasciwosci mechanicz-
ne symulowanych organéw oraz uktadéw narzgdowych
(np. uktadu krazenia). System w zaleznosci od symulowa-
nej operacji (procedury medycznej) moze odwzorowywaé
pojedynczy organ, uktad narzadowy jak i caty tutébw wraz
z powtokg brzuszng oraz wieloma organami i uktadami
narzgdowymi. Podstawowe warstwy mogg by¢ wykonane
z mat silikonowych, kauczukowych lub gumowych o réznych
grubosciach i wtasciwosciach mechanicznych.

Wiasciwe utozenie trokarow w celu wprowadzenia na-
rzedzi oraz kamery endoskopowej umozliwia system nawi-
gacyjny. System ten zawiera jedng (zewnetrzng) warstwe,
na ktérg nanoszony jest obraz (poprzez optyczng projekcje)
powtoki brzusznej lub siatki pomiarowej w celu nawigacji
narzedzi oraz endoskopu. Takie rozwigzanie pozwala na
odwzorowanie ztozonych ksztattéw geometrii uwzgledniajgc
takie cechy jak funkcje wzrokowe, funkcje dotykowe (wtas-
ciwosci mechaniczne), funkcje percepcyjno-motoryczne,
mozliwosci reakcji (sprzezenia) i wspotdziatania z réznymi
narzedziami. Na wybranych warstwach dodatkowo mozna
rozmieszczac naturalne organy, co pozwala na zwiekszenie
realizmu operacji. System jest bardziej uniwersalny od do-
tychczasowo stosowanych trenazeréw. Pozwala na dowolne
ksztattowanie objetosci operacyjnej w przestrzeni 3D.

Ruchome i wyjmowane poziomy pozwalajg min. na:

* odwzorowanie naturalnej tkanki (np. warstwy skoéry)
sktadajacej sie z wielu warstw o roznych wtasciwos-
ciach mechanicznych i réznej grubosci,

 warstwowe odwzorowanie organow (tworzenie
modeli) na podstawie skanow CT,

* odwzorowanie wybranych cech geometrycznych,
funkcjonalnych organdéw poprzez utozenie z bryt
o dowolnych ksztaitach i wiasciwosciach elastycz-
nych scen treningowych na poszczegdlnych war-
stwach elementow,

*  jednoczesne zastosowanie (na roznych warstwach)
elementéw zaréwno z naturalnej tkanki, jak i dowol-
nego materiatu sztucznego,

«  zastosowanie dowolnej ilosci warstw, roztozonych
dowolnie w przestrzeni,

e symulowanie np. odmy otrzewnowej poprzez roz-
suniecie warstw,

*  mozliwo$¢ dodatkowego podgladu bocznego —
zastosowanie dodatkowej kamery rejestrujgcej caty
zabieg od momentu wktadania narzedzi do momentu
ich ostatecznego ich usuniecia - dodatkowy modut
z kamerg w celu oceny treningu.

warstwa zewnetrzna

/Outside layer Q
i)

- Lol
S

elementy scen testowych ; modele organéw,
$ciezki treningowe, poziome i pionowe kurtyny
testing components; organ models, contours, the barrier track,
horizontal and vertical curtains

RYS. 8. Wielopoziomowy system treningowy.
FIG. 8. The multi-layer benchmarking platform.

Our benchmarking platform (FIG. 8) includes, like
anatomical model, a flexible abdominal wall made from
silicon. It is fixed by special couplings to chassis so that
it can be freely configured (move, change the number of
layers). However, in contrast to the anatomical model test
platform enables research in 3D space, freely scalable
(maximum scale 4:1). The frame of the platform and basis
allows attachment to any organs model and sensor for
testing anywhere. In addition, we can change the workspace
by movement of any aluminium profiles in X, Z, Y direction.

The operational area will enable to install some flexible
elements to simulate some abdominal organs, and contain
measuring sensors. Each element can be easily adapted
to the need of the benchmarking testing.

The original solution in our benchmarking platform is
the use of so-called multi-storey system allowing the free
distribution platform elements in 3D space. This system
consists of number (1 to 3) additional flexible planes,
stretched at different heights and different widths. These
planes can play functionality features in a variety of
abdominal organs by attaching various testing components
and also, properly formed by cutting (incision) of different
shapes and use of measuring sensors may be additional test
elements in themselves. In this way, additional 3D planes
(contours, the barrier track, horizontal and vertical curtains)
make easy modelling of any surgery procedures.
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Przyktad 2: Chirurgia trasluminarna

Anatomiczny model przedstawiony na RYS. 9 zostat
zaprojektowany do symulacji operacji wykonywanej przez
naturalne otwory ciata (ang. Natural Orifice Transluminal
Endoscopic Surgery, NOTES). Przyktadem takiej operacji
jest chirurgia transoralna wykonywana przez otwory jamy
ustnej nosa, gardta, krtani (RYS. 9).

WSsrod wielu operacji i zabiegdéw otolaryngologicznych
mozemy wyréznic:

* laryngektomie — zabieg laryngologiczny polegajgcy

na czesciowym lub catkowitym wycieciu krtani.
Jest to jedna z metod chirurgicznego leczenia raka
krtani i raka gardta dolnego,

*  kordektomie - usuniecie strun gtosowych,

* endoskopowg metode operacyjnego leczenia zapa-

lenia zatok przynosowych.

Model wykonany jest w catosci z katalizowanych siliko-
now Ecoflex 30, ktory jest prostym w zastosowaniu kau-
czukiem silikonowym typu addycyjnego. Ecoflex utwardza
sie w temp. pokojowej przy minimalnym skurczu. Bardzo
mata lepkos$¢ utatwia mieszanie i odpowietrzanie. Jest to
utwardzony materiat, bardzo miekki, wytrzymaty i bardzo
elastyczny, zdolny do wielokrotnego rozciggania (do 900%)
bez ryzyka rozrywania. Ecoflex zawsze przyjmuje tez swojg
pierwotng posta¢. Kauczuki silikonowe EcoFLEX nadajg sie
do réznych zastosowan, w tym tworzenia modeli narzgdéw
medycznych i efektow specjalnych zwtaszcza gdzie wyma-
gane jest wielokrotne powtarzanie ruchu.

Manipulator Stiff-Flop

Silikon Ecoflex30 zostat réwniez uzyty do wykonania
prototypu manipulatora sterowanego pneumatycznie o
zmiennej sztywnosci. W ramach europejskiego projektu
Stiff-Flop tworzone jest miekkie ramie robota, ktére moze
przejs¢ przez 12 mm otwar portu (trokara) i w miare koniecz-
nosci zmieni¢ swojg sztywnos¢ (RYS. 10).

Jama nosowa
Nasal Cavity

Podniebienie
Palate

Jama ustna
Oral Cavity

Gardio
Pharynx

Przelyk
Esophagus

Krtan
Larynx

RYS. 9. Anatomiczny model nosa, gardta, krtani
do symulacji otolaryngologicznych procedur
otolaryngologicznych (Ecoflex 30).

FIG. 9. Anatomical FRK model of nose, throat and
larynx for simulate otolaryngology procedures
(Ecoflex 30).

Example 2: transoral surgery

Anatomical models presented in FIG. 9, have been
specially selected to simulate transoral surgery like model
of the nose, throat, larynx.

The main anatomical areas for which model of the nose,
throat, larynx may be applied to simulate a wide variety of
procedures such as:

* laryngectomy - for the removal of the larynx and
separation of the airway from the mouth, nose and
esophagus. It is one of the methods of surgical
treatment of cancer of the larynx,

» cordectomy - for the surgical removal of a cord.
It usually refers to removal of the vocal cord, often
for the purpose of treating laryngeal cancer,

* endoscopic sinus balloon catheterization - new
device in surgical treatment of rhinosinusitis,

* endoscopic frontal sinusotomy for creating
a permanent opening from the frontal sinus into
the nose,

» endoscopic sinuplasty - an endoscopic technique
involving smaller septal incisions and less pain,
bleeding, and need for nasal packing.

This model is made completely of platinum-catalyzed
silicones Ecoflex 30. Cured material is very soft, very strong
and very stretchy, capable of stretching many times its
original size without tearing and rebounding to its original
form without distortion. Ecoflex silicone rubbers are suitable
for a variety of applications including making medical organ
models and special effects applications (especially in
animatronics where repetitive motion is required).

DACRON

)'Q

ECOFLEX 30

RYS. 10. (a) Budowa manipulatora Stiff-Flop z
wiokniny poliestrowej (Dacron) oraz kauczuku
silikonowego (Ecoflex30); (b), (c) Test manipula-
tora wyposazonego w czujnik cisnienia oraz sity.
FIG. 10 (a) The construction of Stiff-Flop with
Dacron-Polyester Fiber vessel prosthesis and
Ecoflex-30 silicone; (b), (c) Test of manipulator
with pressure and force sensors.
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W chirurgii matoinwazyjnej narzedzia muszg przejsé¢
przez waskie otwory i oddziatywajg z miekkimi narzagdami,
dlatego w celu zmniejszenia mozliwosci niepozadanych
urazéw muszg sie swobodnie poruszaé, deformowac
i zmienia¢ swojg sztywnos¢. Istniejg ograniczenia dotyczace
nowoczesnych zabiegdw laparoskopowych chirurgicznych,
robotéw i systeméw wspomaganych z powodu ograniczo-
nego dostepu przez porty trokaru, brak bezposredniego
odczucia dotyku, a takze z powodu sztywnosci narzedzia
dziatajgcego wewnatrz zamknietej przestrzeni wypetnionej
narzgdami. Ta zmienna sztywnosc¢ ramienia robota bedzie
mie¢ wiele zastosowan w chirurgii matoinwazyjnej, w tym
znajdzie rowniez zastosowanie podczas operacji NOTES
przez naturalne otwory w ciele (Natural Orifices Translume-
nal Endoscopic Surgery).

Whioski

Ze wzgledu na niejednorodnos$¢ materiatu biologicznego
modelowanie wtasciwosci mechanicznych narzagdow ludzkich
przy pomocy sztucznych materiatow jest bardzo trudne. Wy-
brane przez nas tworzywa sztuczne obejmujg podstawowy
zakres wiasciwosci mechanicznych naturalnych organéw,
ktére sg odwzorowane w symulatorach procedur chirurgicz-
nych. Nasze platformy spetniajg warunki symulatorow drugiej
generacji, poniewaz odwzorowujg zarébwno anatomie, zwtasz-
cza geometrie struktur biorgcych udziat w wyniku interwenciji
chirurgicznej, jak i obejmujg modelowanie wtasnosci fizycz-
nych zywych tkanek. Wprowadzenie wtasciwosci biomecha-
nicznych do naszych platform jest niezbedne, aby umozliwi¢
realistyczng interakcje pomiedzy narzedziem chirurgicznym
i tkankami miekkimi, w tym deformacji podczas podsta-
wowych operacji manualnych takich jak ciecie lub szycie.
Chirurgiczne i sztuczne sceny przedstawionych urzgdzen
do treningu chirurgii i testowania nowych narzedzi tworzg
mozliwo$¢ standaryzacji procesu ksztatcenia i badan. Dzieki
nim mozemy lepiej porownac wykorzystanie roznych narzedzi
(mechanicznych, mechatronicznych i robotéw RYS. 7, RYS. 8)
i skuteczng ocene postepéw w nauce ich stosowania.

Podziekowania

Przedstawione badania zostaty wykonane w ramach
7 programu ramowego UE STIFF-FLOP (STIFFness
controllable Flexible and Learn-able Manipulator for sur-
gical OPerations - Elastyczny, o kontrolowanej sztywno$ci
i uczgcy sie manipulator do operacji).

Autorzy chcieliby rowniez podziekowac M. Jakubowskie-
mu oraz A. Klisowskiemu za wsparcie techniczne w trakcie
realizacji tego projektu.
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Stiff-Flop manipulator

Ecoflex30 silicone was also used to perform a prototype ® ® ® ® @ ® o

of pneumatically controlled manipulator with variable
stiffness. As part of the European project a soft robotic
arm will be created that can squeeze through a standard
12 mm diameter trocar-port, reconfigure itself and stiffen
by hydrostatic actuation to perform compliant force control
tasks while facing unexpected situations (FIG. 10).

In minimally invasive surgery (MIS), tools go through
narrow openings and manipulate soft organs that can
move, deform or change stiffness. There are limitations on
modern laparoscopic and robot-assisted surgical systems
due to restricted access through trocar ports, lack of haptic
feedback and difficulties with rigid robot tools operating
inside a confined space filled with organs. Also, many control
algorithms suffer from stability problems in the presence of
unexpected conditions. This variable stiffness robot arm will
have many applications in MIS including NOTES (Natural
Orifices Translumenal Endoscopic Surgery).

Conclusion

The modelling of mechanical properties of human organs
by artificial material is very difficult due to the heterogeneity of
the biological material. Artificial materials selected by us cover
the basic range of variability of the mechanical properties of
the bodies used to simulate the surgical procedures. Our
platforms fulfil the conditions of second-generation simulators
because they reflect the anatomical environment, in particular
the geometry of the organs structures and physical properties
of the living tissues during modelling of surgical procedures.
The introduction of biomechanical properties to our platforms
is essential to allow realistic interactions between surgical
instruments and soft tissues, including deformations during
basic manual operations like cutting or sewing. The artificial
surgical scenes and described devices for surgeons training,
create possibility for standardization of the educational and
research process. Thanks to them we can better compare the
different tools (mechatronic and robotic FIG. 7, FIG. 8) and
effectively evaluate the learning progress of their application.

Acknowledgements

The study was conducted as part of the STIFF-
FLOP (STIFFness controllable Flexible and Learn-able
Manipulator for surgical OPerations), the research project
of the UE Seventh Framework Programme.

The authors would also like to express their gratitude to
M. Jakubowski and A. Klisowski for their technical support
during the project.

References

[7] Schneider C.M., Peng P.D., et al.: Robot-assisted laparoscopic
ultrasonography for hepatic surgery. Surgery 151(5) (2012) 756-762.
[8] Giulianotti P.C., Coratti A. Sbrana F., Addeo P., Bianco F.M.,
Buchs N.C., Annechiarico M., Benedetti E.: Robotic liver surgery:
Results for 70 resections. Surgery 149(1) (2011) 29-39.

[9] Luca F., Cenciarelli S., Valvo M., Pozzi S., Faso F.L., etal.: Full Ro-
botic Left Colon and Rectal Cancer Resection: Technique and Early
Outcome. Annals of Surgical Oncology 16(5) (2009) 1274-1278.
[10] Delingette H., Ayache N.: Hepatic surgery simulation. COMMU-
NICATIONS OF THE ACM February 2005/Vol. 48, No. 2.

[11] Drasin T., Dutson E., Gracia C.: Use of a robotic system as
surgical first assistant in advanced laparoscopic surgery. J Am Coll
Surg. 199(3) (2004) 368-373.

[12] Dolghi O., Strabala K.W., Wortman T.D., Goede M.R., Farritor
S.M., Oleynikov D.: Miniature in vivo robot for laparoendoscopic
single-site surgery. Surg Endosc. 25(10) (2011) 3453-3458.

0000000000OCGOOGONOIS
®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

11

“U)
©
¢
2
L
L=
<

M

>

G

Ll



12
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Streszczenie

Przedstawiono wyniki doswiadczalnych badan
porownawczych dotyczgcych metod wytworzenia
biomateriatowego modelu kosci dtugich w stanie pa-
tologicznym, tj. nie w petni zmineralizowanych (stan
osteomalacji) oraz o obnizonym kosciotworzeniu
(stan osteoporotyczny), otrzymanego na bazie woto-
wych kosci udowych, z wykorzystaniem stosowanych
w inzynierii biomateriatow metod czesciowego odbiat-
czania i cze$ciowego odwapniania. Ten biomateriatowy
model koSci dtugich jest niezbedny do prowadzenia
doswiadczalnych badan wtasciwo$ci strukturalno-
-elektrycznych koSci dfugich w celu zbudowania pro-
totypowego systemu pomiarowo-obliczeniowego do
wyznaczania gestosci i parametrow porosprezystych
koSci dtugich prawidfowych i osteoporotycznych orygi-
nalng nieinwazyjng metodg elektroosteodensytometrii
(zgtoszenie patentowe krajowe i miedzynarodowe).
Proces odbiatczania prowadzono porownawczo z uzy-
ciem roztworéw NaOCl, H,O,, KOH i NaOH, natomiast
proces odwapniania probek kosci wotowych prowa-
dzono poréwnawczo z uzyciem roztworéw HNO,, HCI
i EDTA oraz w mieszaninie roztworéw HNO, i HCHO.
Zbadano kinetyke przeprowadzonych procesow, moni-
torujgc stezenia biatka oraz wapnia w zastosowanych
roztworach w funkcji czasu. Na podstawie zbadanych
przebiegobw procesow mozemy obecnie zarekomen-
dowac do wytworzenia biomateriatowych modeli do-
Swiadczalnych kosci dtugich w stanie patologicznym:
0 obnizonym koSciotworzeniu — odbiafczanie z uzy-
ciem 7% roztworu nadtlenku wodoru (H,0,), a dla nie
w petni zmineralizowanych — odwapnianie z uzyciem
0,5 M roztworu kwasu solnego (HCI). Przedstawiono
pilotazowe wyniki doswiadczalnej analizy wtasciwoSci
strukturalno-elektrycznych biomateriatowego modelu
koSci dtugiej w stanie obnizonego kosciotworzenia
(badano trzy czesciowo odbiatczone kosci udowe wofo-
we) z wypetnieniem poréw modelu wieloelektrolitowym
ptynem fizjologicznym Ringera, w zakresie niskich
czestotliwosci (od 20 Hz do 10 kHz) i w zaleznosci od
lokalizacji badanej probki wzdtuz trzonu koSci dtugiey.
Stwierdzono, ze: 1) warto$ci modutu impedancji elek-
trycznej jednostkowej |Z,| [/cm] trzonu modelowej
koSci dtugiej osteoporotycznej malejg bardzo wyraznie
w funkgji czestotliwosci w zakresie od 20 Hz do 500 Hz;

PRELIMINARY STUDY OF
STRUCTURAL-ELECTRICAL
PROPERTIES IN THE LOW
FREQUENCY RANGE OF
EXPERIMENTAL BIOMATERIAL
MODELS OF LONG BONES

IN A PATHOLOGICAL STATE

Ryszarp UkLeJEwskI'?*, Tomasz Czapski', MARIusz WINIECKI'2
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Abstract

We present the results of a comparative experimen-
tal study on methods considered for the manufacture
of a biomaterial model of long bones in a pathological
state, i.e. insufficiently mineralized bone (osteoma-
lacia) and reduced osteogenesis (osteoporosis),
obtained from bovine femoral bone, using methods
applied in the engineering of biomaterials such as
partial deproteinization and partial demineralization.
The biomaterial model is required for experimental
research into the structural-electrical properties of long
bones, which will be carried out to build a prototype
for a measurement system for the evaluation of bone
densitometry and poroelastic properties with the use of
an original and non-invasive method of electroosseo-
densitometry (Polish and international patent applica-
tions). The kinetics of chemical bone deproteinization
processes in NaOCl, H,0,, KOH and NaOH solutions
and chemical bone demineralization processes in
HNO,, HCI, EDTA solutions and in a mixture of HNO,
and HCHO were comparatively studied and the protein
and calcium contents were monitored as a function of
time. On the basis of the functional graphs obtained
from the observed processes, we can currently re-
commend the following conditions for manufacturing
a biomaterial model of long bones in a pathological
state: deproteinization using a 7% solution of hydro-
gen peroxide (H,0,) to produce a model of bone in
a state of reduced osteogenesis and decalcification
with 0.5 M hydrochloric acid (HCI) to produce a mo-
del of insufficiently mineralized bone. The results of
a pilot experimental analysis of the structural-electrical
properties of the biomaterial model of long bones
are presented for a state of reduced bone formation
(osteoporotic; three partially deproteinized bovine
femurs were examined). The bone pores of the model
were filled with physiological multielectrolyte Ringer’s
saline and assessed in a low frequency range (20 Hz
to 10 kHz) as a function of the location of bone shaft
samples along the diaphysis. It was found that:
1) values of the modulus of the unit electrical impedan-
ce |Z,| [M/cm] of the bone shaft of the model osteopo-
rotic long bone decreased very clearly as a function
of frequency in the range from 20 Hz to ca. 500 kHz;
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od czestotliwosci 500 Hz do 2 kHz zmiany wartosci |Z,|
sg niewielkie, a powyzej czestotliwosci 2 kHz warto$¢
modutu impedancji jednostkowej |Z,| praktycznie nie
zalezy od zmian czestotliwosci; 2) $rednia warto$¢
modutu impedancji elektrycznej jednostkowej |Z,|
trzonu modelowej koSci dfugiej osteoporotycznej oka-
zafta sie wzglednie stata wzdtuz dtugosci trzonu kosci
i wynosita ok. 670 Q/cm dla czestotliwosci 100 Hz oraz
ok. 630 Q/cm dla czestotliwosci 10 kHz. Otrzymane pi-
lotazowe wyniki pomiaréw parametréw elektrycznych
okres$lajgcych wtasciwosci strukturalno-elektryczne
koSci dtugich osteoporotycznych wymagaja potwier-
dzenia na wiekszej liczbie probek trzonowo-kostnych
czeSciowo odbiatczanych; planujemy tez poszerzenie
analizy doswiadczalnej wtasciwosci strukturalno-
-elektrycznych kosci dtugich o obnizonej mineralizacji
(czesciowo odwapnionych).

Stowa kluczowe: wtasciwosci elektryczne kosci
dfugich, osteoporoza, osteomalacja, biomateriatowy
model doswiadczalny kosci, odbiatczanie ko$ci,
odwapnianie kosci

[Inzynieria Biomateriatéw 126 (2014) 12-22]

Wprowadzenie

Kos¢ jako tkanka zmineralizowana stanowi jeden
z naturalnych biomateriatébw kompozytowych, sktadajacy
sie z macierzy organicznej (ok. 90% to kolagen typu I)
i nieorganicznego fosforanowo-wapniowego mineratu kost-
nego (hydroksyapatyt, HA). Fundamentalnym procesem
fizjologicznym zachodzgcym w porosprezystych kosciach
jest zjawisko elektrokinetycznego przeptywu jonowego
ptynu $rédkostnego w przestrzeni porowej, wywotane me-
chanicznym obcigzaniem kosci (load induced bone fluid
flow) podczas codziennej aktywnosci fizycznej organizmu
i zwigzane z tym przeptywem generowanie elektrycznych
osteopotencjatow, ktore stymulujg komérki tkanki kostnej
(poprzez tzw. voltage-gated calcium Ca?* channels obecne
w btonach komdérkowych komoérek kostnych [1]) do odpo-
wiedzi biologicznej prowadzacej do proceséw regeneracji
i przebudowy kosci [2]. Badaniem biernych wtasciwosci
elektrycznych kosci korowej i kosci ggbczastej zajmowato
sie wielu autoréw [3-13]. Brak jednak, jak dotad, badan
doswiadczalnych wtasciwosci elektrycznych catych ele-
mentow kostnych uktadu kostno-stawowego ludzkiego, jak
i zwierzat doswiadczalnych. Praca stanowi kontynuacje
wczesniejszych prac teoretycznych [14-19] i pierwszy
etap zaplanowanych prac do$wiadczalnych, dotyczgcych
opracowanej metody nieinwazyjnego okreslania gestosci
i parametrow porosprezystych kosci dtugich prawidtowych
i osteoporotycznych, bedgcej przedmiotem zgtoszenia
patentowego w UP RP i Euro-PCT [20,21].

Celem tej pracy jest wytworzenie biomateriatowego
modelu doswiadczalnego kos$ci dtugich w stanie patolo-
gicznym i przeprowadzenie wstepnej oceny witasciwosci
elektrycznych probek modelowej kosci dtugiej, ktére sg
funkcjg biostruktury i sktadu chemicznego kosci. Lgczymy
w jednej pracy wytworzenie biomateriatowego modelu
doswiadczalnego kosci diugich w stanie patologicznym
i przeprowadzenie wstepnych badan wtasciwosci elektrycz-
nych probek trzonowo-kostnych modelowej kosci dtugiej
w stanie patologicznym, gdyz opracowana przez nas meto-
da wyznaczania parametréw strukturalno-mechanicznych
(zaleznych od zawarto$ci biatka oraz od zawartosci wapnia
w kosci) kosci diugich w stanie patologicznym bazuje na
pomiarze wtasciwosci elektrycznych kosci dtugiej.

from a frequency of 500 Hz to 2 kHz, the changes in
the |Z,| value were small, and above 2 kHz, the |Z,| va-
lue practically did not depend on frequency changes.
2) The mean value of the modulus of the unit electrical
impedance |Z,| of the bone shaft of the model osteo-
porotic long bone was found to be relatively constant
along the length of the bone shaft and was about
670 Q/cm for a frequency of 100 Hz and about
630 Q/cm for a frequency of 10 kHz. The results of the
preliminary study on the structural-electrical properties
of long bone shafts in a pathological (osteoporotic)
state require confirmation in a full experimental study
on a larger number of model osteoporotic long bones;
we are also planning to extend the experimental analy-
sis to the structural-electrical properties of long bones
with impaired mineralization (partially decalcified).

Keywords: electrical properties of long bones, osteo-
porosis, osteomalacia, experimental biomaterial model
of long bones, deproteinization, decalcification

[Engineering of Biomaterials 126 (2014) 12-22]

Introduction

Bone, as a mineralized tissue, is a composite biomate-
rial built of an organic matrix (ca. 90% composed of type
| collagen) and inorganic calcium phosphate bone mineral
(hydroxyapatite, HA). The fundamental physiological pro-
cess occurring in poroelastic bones is the electrokinetic
phenomenon of intraosseous ionic fluid flow induced by
mechanical bone loading (i.e. load induced bone fluid flow)
arising from daily physiological activity in a living organ-
ism. This intraosseous ionic fluid flow generates electrical
potentials in the bone, which can stimulate — via voltage-
gated calcium Ca?* channels in bone cell membranes [1]
— the biological response of regeneration and remodeling
in bone cells [2]. The passive electrical properties of corti-
cal bone and cancellous bone have been investigated by
several authors [3-13]. However, to date, there has been no
experimental research on the electrical properties of whole
bone elements of the human skeleton or of an experimental
animal skeleton. This paper is a continuation of our earlier
theoretical works [14-19] and the first stage of planned
experimental research regarding the development of a non-
invasive method to determine the density and poroelastic
properties of normal and pathological long bones, which is
the subject of our patent applications to Euro-PCT [20,21].

The major goal of this study was to produce an experi-
mental biomaterial model of long bones in a pathological
state and a preliminary evaluation of the electrical proper-
ties of samples of this long bone model which are a func-
tion of the biostructure and chemical composition of bone.
We combine in one paper the production of the experimen-
tal biomaterial model of long bones in a pathological state
and preliminary studies on the electrical properties of bone
shaft samples of the biomaterial model of long bones in
a pathological state. The method developed by us for the
determination of the structural-mechanical parameters of
long bones in a pathological state (depending on the protein
content and the calcium content of the bone) is based on
the measurement of the electrical properties of long bone.
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WYTWORZENIE BIOMATERIALOWEGO MODELU
KOSCI W STANIE PATOLOGICZNYM -
DOSWIADCZALNA ANALIZA POROWNAWCZA
KINETYKI PROCESOW PREPARATYKI KOSCI

Gtownym celem prowadzonych badan dotyczgcych
zaprojektowania i wytworzenia odpowiednich biomateria-
towych modeli doswiadczalnych kosci dtugich w stanie
patologicznym, tj. nie w petni zmineralizowanych (stan
osteomalacji) oraz o obnizonym kosciotworzeniu (stan
osteoporotyczny), jest porbwnawcza analiza przebiegu
réznych proceséw odbiatczania [22-26] oraz odwapniania
[23,24,27-33] wotowej kosci korowej trzondw kosci dtugich,
pod katem mozliwosci zaprojektowania i wytworzenia takich
biomateriatowych modeli doswiadczalnych.

Materialy i metody

Badania kinetyki osmiu mozliwych proceséw chemicznej
preparatyki kosci, w tym czterech proceséw odbiatczania
oraz czterech proceséw odwapniania, prowadzono na
probkach wotowej kosci korowej pobranych z trzonéw o$miu
kosci udowych; wykorzystano kosci wotowe pozyskane
z lokalnej ubojni. Kosci udowe pozbawiono obu nasad,
a trzony oczyszczono mechanicznie z tkanek migkkich,
okostnej i srodkostnej, szpiku kostnego, a nastepnie pre-
cyzyjnie pocieto na pierscienie kostne o wysokosci 5 mm.
Dalej pierscienie kostne podzielono uzywajgc recznej pity na
segmenty kostne, z ktérych precyzyjnie wycieto szescienne
probki o wymiarach 5 mm x 5 mm x 5 mm. Precyzyjne ciecie
kosci na pierscienie kostne oraz ciecie segmentow kostnych
na szescienne probki kostne zrealizowano w warunkach cig-
gtego chfodzenia wodg na precyzyjnej przecinarce wyposa-
zonej w tarcze diamentowg (IsoMet™ 4000 Linear Precision
Saw, Buehler, Germany). Przygotowano 400 szesciennych
probek kosci korowej, po 50 sztuk na kazdy z badanych
procesow chemicznej preparatyki. Kosci oraz probki kostne
na wszystkich etapach przygotowania byty przechowywane
w 0,9% roztworze chlorku sodu (NaCl) w temperaturze 4°C.

Przed procesem odbiatczania prébki kosci korowe;j
z trzondéw kosci dtugich zostaty odwodnione w szeregu alko-
holi o rosngcym stezeniu (70%, 95%, 99,8% etanolu; dwie
zmiany roztworu na kazde stezenie, roztwory zmieniano co
24 h), oraz odtluszczone w acetonie w kgpieli o stezeniach
90% i 99,8%, po dwie zmiany roztworu na kazde stezenie
(roztwory zmieniano co 24 h). Nastepnie probki kostne zo-
staty osuszone w laboratoryjnej suszarce komorowej SML
42/250/M (Zelmed, Polska) w temperaturze 60°C przez 24 h.

Grupy po 50 probek kosci korowej z trzondw kosci dtugich
odbiatczano w temperaturze 37°C przez 14 dni z codzienng
wymiang roztwordw, zanurzajgc kazdg z grup probek od-
powiednio w: 2,6% roztworze podchlorynu sodu (NaOCI),
7% roztworze nadtlenku wodoru (H,0,), 1N roztworze wo-
dorotlenku potasu (KOH) oraz 1N roztworze wodorotlenku
sodu (NaOH). W trakcie procesu odbiatczania prébki kostne
kazdej z grup byly umieszczone w 10 naczyniach z roz-
tworem odbiatczajgcym (po 5 probek w kazdym z naczyn)
i poddane wytrzgsaniu na wytrzgsarce wielozadaniowej
ORBIT 1000 (Labnet, USA) w celu uzyskania optymalnej
kinetyki procesu.

Prowadzono okresowg kontrole przebiegu procesu odbiat-
czania probek kostnych (w 1, 2, 3, 5, 7 i 14 dniu) i okre$lono
koncowy punkt odbiatczania stosujgc metode Lowry’ego [34].
W tym celu, przed rozpoczeciem procesu, jak réwniez
w trakcie jego trwania pobierano z kazdego z odbiatczaja-
cych roztworéw prébki kontrolne. Zawartos¢ biatka w tych
probkach okreslano za pomocg spektrofotometru Shimadzu
UV-2401 UV-VIS (Shimadzu Corporation, Japonia).

MANUFACTURING THE BIOMATERIAL MODEL

OF PATHOLOGICAL BONE - COMPARATIVE STUDY
OF THE KINETICS OF VARIOUS RESPECTIVE
BONE PREPARATION PROCESSES

The major goal of this comparative study was to investi-
gate the process progress of various deproteinization [22-26]
and decalcification [23,24,27-33] procedures using bovine
cortical bone and to evaluate the effectiveness regarding the
design and manufacturing of suitable experimental models
of long bones in a pathological state, i.e. insufficiently min-
eralized bone (osteomalacia) and reduced osteogenesis
(osteoporosis).

Materials and methods

The kinetics of eight bone chemical treatment processes
were comparatively studied using bovine cortical bone
specimens taken from eight femur shafts, including four
bone deproteinization processes and four bone decalci-
fication processes; femoral bones were purchased from
a local slaughterhouse. Both epiphyses of the femoral bones
were first cut off and the bone shafts were mechanically
cleaned of all soft tissues, periosteum, endosteum and
bone marrow. Afterwards, the bone shafts were precisely
cut into 5 mm thick bone rings. Then, from every ring, bone
segments were cut using a hacksaw and the segments were
precisely machined into cubes (5 mm x 5 mm x 5 mm).
The precise cutting of bone shafts into rings and afterward
into cubes was performed using a rotating diamond wheel
saw (IsoMet™ 4000 Linear Precision Saw, Buehler, Ger-
many) under constant water irrigation. A total number of
400 cortical bovine femur cubic specimens were prepared,
i.e. 50 for each chemical treatment process investigated.
Bones and fresh bone specimens after cutting were stored
in 0.9 wt% sodium chloride (NaCl) at 4°C.

Before deproteinization, fresh cortical bone specimens
from the femoral shaft were dehydrated in a series of alcohol
baths (70 wt%, 95 wt%, 99.8 wt% ethanol, with two changes
for each concentration and with the solvent refreshed daily),
and degreased in a series of acetone baths (90 wt% and
99.8 wt%, with two changes for each concentration and
the solvent refreshed daily). After that, the cortical bone
specimens were dried in a laboratory chamber dryer SML
42/250/M (Zalmed, Poland) at 60°C overnight.

The chemical deproteinization processes were accom-
plished in packets of 50 specimens of femoral shaft cortical
bone within 14 days at 37°C (the temperature was kept
constant using a water bath) with the solvents refreshed
daily. Each packet of bone specimens was immersed in:
2.6 wt% sodium hypochlorite (NaOCI), 7 wt% hydrogen per-
oxide (H,0,), 1N potassium hydroxide (KOH) or 1N sodium
hydroxide (NaOH). The process protocols were carried out
in 10 vessels (not more than five specimens per vessel)
that were constantly mixed using Orbit™ 300 Multipurpose
Digital Vortexer (Labnet, USA).

The periodical evaluation of the course of all deproteiniza-
tion processes was performed (afterday 1, 2, 3, 4, 5, 7 and
14 of the process) and the completion of deproteinization
was verified using protein analysis according to Lowry’s
method [34]. For this purpose, directly before beginning the
deproteinization process, as well as during the process, the
control bone specimens were taken from each deprotein-
izing agent. The protein content in control specimens was
measured using a spectrophotometer (Shimadzu UV-2401
UV-VIS, Shimadzu Corporation, Japan).
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Przed procesem odwapniania probki kosci wotowej koro-
wej zostaty odttuszczone w acetonie w kagpieli o stezeniach
90% i 99,8%, po dwie zmiany roztworu na kazde stezenie
(roztwory zmieniano co 24 h). Po procesie odwapniania
probki kostne zostaty odwodnione w szeregu alkoholi (etanol)
o rosngcym stezeniu (70%, 95%, 99,8%; po dwie zmiany
roztworu na kazde stezenie, roztwory zmieniano co 24 h).

Grupy po 50 prébek kosci korowej z trzonéw kosci
dtugich odwapniano w temperaturze pokojowej zanurza-
jac kazda z grup prébek odpowiednio w: 0,5 M roztworze
kwasu solnego (HCI) oraz 10% roztworze kwasu azotowe-
go (HNO,) (roztwory zmieniano co dwie godziny), a takze
0,5 M roztworze wersenianu disodowego (EDTA) oraz mie-
szaninie 50/50% roztworow: 10% kwasu azotowego (HNO,)
i 40% formaldehydu (HCHO); roztwory zmieniano co 24 h.
W trakcie procesu odwapniania probki kazdej z grup byty
umieszczone w 10 naczyniach z roztworem odwapniajgcym
(po 5 probek w kazdym z naczyn) i poddane wytrzgsaniu na
wytrzgsarce wielozadaniowej ORBIT 1000 (Labnet, USA)
w celu wytworzenia warunkéw dla uzyskania optymalne;j
kinetyki procesu.

Prowadzono okresowg kontrole przebiegu procesow
odwapniania z zastosowaniem ilosciowej analizy chemicz-
nej, oznaczajgc kompleksometrycznie wapn znajdujacy sie
w roztworze odwapniajgcym za pomocg roztworu mianowa-
nego EDTA w obecnosci wodorotlenku sodowego (NaOH)
i mureksydu (CgH;N;O4-NH,), petnigcego role wskaznika.
Koncowy punkt procesu odwapniania okreslono stosujgc
test chemiczny polegajacy na neutralizacji ostatnich wymian
roztworu odwapniajgcego wodorotlenkiem amonu (NH,OH)
i dodaniu szczawianu amonu (C,HN,0O) [33,35]. Brak osadu
w prébce roztworu odwapniajgcego oznaczat, ze nie ma
w nim jonéw wapnia.

Wyniki i dyskusja

RYS. 1 przedstawia krzywe spadku zawartosci biatka
w probkach kosci korowej z trzondw kosci dtugich wotowych
poddanych odbiatczaniu w: 2,6% roztworze podchlorynu
sodu (NaOCl), 7% roztworze nadtlenku wodoru (H,0,), 1 N
roztworze wodorotlenku potasu (KOH) oraz 1 N roztworze
wodorotlenku sodu (NaOH). Na wykresie na RYS. 2 zapre-
zentowano krzywe spadku zawartosci wapnia w probkach
kosci korowej z trzondw kosci dtugich wotowych poddanych
odbiatczaniu w: 0,5 M roztworze kwasu solnego (HCI),
10% roztworze kwasu azotowego (HNO,), 0,5 M roztworze
wersenianu disodowego (EDTA) oraz mieszaninie 50/50%
roztworow 10% kwasu azotowego (HNO;) i 40% roztworu
formaldehydu (HCHO).

Procesy chemicznego odbiatczania prébek kosci
korowej z trzondéw kosci dtugich wotowych prowadzone
w 1 N roztworze wodorotlenku potasu (KOH) oraz w 1 N
roztworze wodorotlenku sodu (NaOH) przerwano po
7 dniach, poniewaz probki kostne zaczety stawac sie
miegkkie i nastepnie zaczely rozpuszczac sig. Zawartos¢
biatka w probkach po 7 dniu odbiatczania w tych roztworach
okreslona zostata na poziomie 35% i 39% w odniesieniu do
poczatkowej zawartosci biatka, odpowiednio dla roztworéw
KOH i dla NaOH. Proces kontynuowano do 14 dnia dla
pojedynczych (najlepiej zachowanych) prébek kostnych,
okreslajgc w nich koncowg zawartos¢ biatka na poziomie
18% i 22% w odniesieniu do poczatkowej zawartosci
biatka, odpowiednio dla roztworéw NaOH i KOH. Zawar-
to$¢ biatka w probkach odbiatczanych w 2,6% roztworze
podchlorynu sodu (NaOCI) i w 7% roztworze nadtlenku
wodoru (H,0,) po 7 dniu prowadzenia procesu okreslono
na poziomie 12% i 13% w odniesieniu do poczatkowej za-
wartosci biatka, odpowiednio dla roztworéw NaOCI i H,0.,.

Before decalcification, the fresh femoral shaft cortical
bone specimens were degreased in a series of acetone
baths (90 wt% and 99.8 wt%, with two changes for each
concentration and the solvent refreshed daily). After decal-
cification, the cortical bone specimens were dehydrated in
a series of alcohol baths (70 wt%, 95 wt%, 100 wt% ethanol,
with two changes for each concentration and the solvent
refreshed daily).

The chemical decalcification processes were accom-
plished in packets of 50 specimens of femoral shaft cortical
bone at room temperature. Each packet of bone specimens
was immersed in: 0.5 M hydrochloric acid (HCI) or 10 wt%
nitric acid (HNO;), with the solvents refreshed every two
hours, and in: 0.5 M disodium versenate (EDTA) and a 50/50
mixture of 10 wt% nitric acid (HNO;) and 40 wt% formalde-
hyde (HCHO), with the solvents refreshed daily. The process
protocols were carried out in 10 vessels (not more than five
specimens per vessel) that were constantly mixed using
Orbit™ 300 Multipurpose Digital Vortexer (Labnet, USA).

The periodical evaluation of the course of all decalcifica-
tion processes was performed by determining the calcium
concentration in the solvents by complexometric titration of
the demineralization compound solution using a standard
volumetric EDTA solution in the presence of sodium hydrox-
ide (NaOH) and murexide (C4H;N;O4°NH;) as indicators.
The end-point of decalcification was determined with the am-
monium oxalate test: the 5 ml samples of the final changes
of decalcifiers were neutralized by adding drops of ammo-
nium hydroxide (NH,OH) and when the solutions turned
litmus blue (pH above 7), the 5 ml of saturated aqueous
solution of ammonium oxalate (C,H,N,O about 3%; stable
stock solution) was added [33,35] to precipitate the Ca?*
from each of the decalcifying fluid. When no more Ca-
oxalate precipitate was seen in the most recent change of
decalcifying fluid, then the decalcification was completed.

Results and Discussion

FIG. 1 presents the curves of the kinetics of the protein
content decrease in bovine femoral shaft cortical bone
specimens during the deproteinization processes using
2.6 wt% sodium hypochlorite (NaOCI), 7 wt% hydrogen
peroxide (H,0,), 1 N potassium hydroxide (KOH) and 1 N
sodium hydroxide (NaOH). FIG. 2 shows the calcium
content decrease in the solvents during the decalcification
processes using 0.5 M hydrochloric acid (HCI), 10 wt%
nitric acid (HNO;), 0.5 M disodium versenate (EDTA) and
a 50/50 mixture of 10 wt% nitric acid (HNO;) and 40 wt%
formaldehyde (HCHO).

The processes of chemical deproteinization of bovine
cortical bone specimens in 1N potassium hydroxide (KOH)
solution and in 1N sodium hydroxide (NaOH) solution were
completed after 7 days, because majority of the specimens
had started to soften and dissolve. According to Lowry’s
method, the protein concentration in these bone speci-
mens were at circa 42% and 45% of protein content at the
beginning of the deproteinization process for KOH and
NaOH, respectively. For several isolated (well preserved)
specimens, the processes were continued until day 14
and the protein concentration assessed at this point was
18% and 22% of the protein content at the beginning of the
deproteinization process, for NaOH and KOH, respectively.
The protein concentration in bone specimens deprotein-
ized with 2.6 wt% sodium hypochlorite (NaOCI) and in
7 wt% hydrogen peroxide (H,O,) after day 7 were at 12%
and 13% of the protein content at the beginning of the de-
proteinization process, for NaOCIl and H,0,, respectively.
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RYS. 1. Charakterystyki spadku zawartosci biat-
ka w funkcji czasu w odbialczanych chemicznie
probkach kosci korowej z trzonéw kosci diugich
wotowych w: 2,6% roztworze podchlorynu sodu
(NaOCl), 7% roztworze nadtlenku wodoru (H,0,),
1 N roztworze wodorotlenku potasu (KOH) oraz
1 N roztworze wodorotlenku sodu (NaOH).

FIG. 1. Diagram presenting the observed decrease
in protein content at various time intervals during
the process of chemical deproteinization of bovine
femoral shaft cortical bone specimens, with the
use of the following solutions: 2.6 wt% sodium
hypochlorite (NaOCI), 7 wt% hydrogen peroxide
(H,0,), 1 N potassium hydroxide (KOH) and 1 N
sodium hydroxide (NaOH).

Nie zaobserwowano istotnych zmian po 7 dniu prowadze-
nia procesu w 2,6% roztworze podchlorynu sodu (NaOCl),
poniewaz stezenie biatka w probkach kosci korowej po
kolejnych 7 dniach procesu zmniejszylo sig jedynie o 3%.
Zaobserwowano najwiekszg szybkos¢ przebiegu procesu
odbiatczania w 7% roztworze nadtlenku wodoru (H,0,),
dla ktérego zawartosc¢ biatka w probkach kosci korowej po
48 h trwania procesu spadta do 40% w odniesieniu do po-
czatkowej zawartosci biatka. Zawartos¢ biatka w prébkach
odbiatczanych w 7% roztworze nadtlenku wodoru (H,0,)
po 14 dniach wynosita 5% w odniesieniu do poczatkowej
zawarto$ci biatka.

Procesy chemicznego odwapniania prowadzone w:
0,5 M roztworze kwasu solnego (HCI) oraz 10% roztwo-
rze kwasu azotowego (HNO,), oba zakonczone po 48 h,
przebiegaty wyraznie szybciej w poréwnaniu do procesow
prowadzonych w 0,5 M roztworze wersenianu disodowego
(EDTA) oraz w mieszaninie 50/50% roztworéw 10% kwasu
azotowego (HNO;) i 40% formaldehydu (HCHO), ktére
zakonczyly sie odpowiednio po 5i 14 dniach. W przypadku
roztworu ETDA pierwsze efekty prowadzonego procesu
odwapniania mozna byto zaobserwowac dopiero po 48 h.
W poczatkowej fazie trwania proceséw odwapniania pro-
wadzonych w 10% roztworze kwasu azotowego (HNO;)
oraz 0,5 M roztworze kwasu solnego (HCI), ich szybkosci
byly podobne, ale po 24 h proces prowadzony w 10%
roztworze kwasu azotowego (HNO,) wyraznie wyhamowat
w stosunku do procesu prowadzonego w 0,5 M roztworze
kwasu solnego (HCI), dla ktérego intensywno$¢ odwap-
niania prébek kostnych byta praktycznie stata przez caty
analizowany czas. Skuteczno$¢ proceséw odwapniania
w 0,5 M roztworze kwasu solnego (HCI) oraz w 10% roz-
tworze kwasu azotowego (HNO,) jest zblizona, poniewaz
w obu przypadkach po ok. 48 h prowadzenia procesu doszto
do praktycznie catkowitego odwapnienia probek.

RYS. 2. Charakterystyki spadku zawartosci wap-
nia w funkcji czasu w odwapnianych chemicznie
probek kosci korowej z trzonow kosci dtugich
wotowych w: 0,5 M roztworze kwasu solnego
(HCI), 10% roztworze kwasu azotowego (HNO,),
0,5 M roztworze wersenianu disodowego (EDTA)
oraz mieszaninie 50/50% roztworéw 10% kwasu
azotowego (HNO,) i 40% roztworu formaldehydu
(HCHO).

FIG. 2. Diagram of the calcium content decrease
in solvents during the decalcification process us-
ing: 0.5 M hydrochloric acid (HCI), 10 wt% nitric
acid (HNO,), 0.5 M disodium versenate (EDTA) and
a 50/50 mixture of 10 wt% nitric acid (HNO,) and
40 wt% formaldehyde (HCHO).

The continuation of the deproteinization process carried out
in 2.6 wt% sodium hypochlorite (NaOCI) led to insignificant
changes after day 7, because after another 7 days of the
process, the protein concentration in the bone specimens
had decreased by only 3%. A high rate of the deproteiniza-
tion process was observed in the case of 7 wt% hydrogen
peroxide (H,0,), for which the protein contents after first 48 h
decreased up to 40% of the protein content at the beginning
of the deproteinization process. After day 14 of the process
carried out in 7 wt% hydrogen peroxide (H,O,), the protein
content in specimens was about 5% of the protein content
at the beginning of the deproteinization process.

The processes of chemical decalcification in 0.5 M hydro-
chloric acid (HCI), 10 wt% nitric acid (HNO;), both completed
after 48 h, had higher rates in comparison to the processes
of chemical decalcification in 0.5 M disodium versenate
(EDTA) and in a 50/50 mixture of 10 wt% nitric acid (HNO;)
and 40 wt% formaldehyde (HCHO), which were completed
after 5 and 14 days, respectively. In the case of the decal-
cification process in 0.5 M disodium versenate (EDTA), the
first effects of the process were observed only after 48 h.
In the initial phase of the decalcification process in 10 wt%
nitric acid (HNO,) and in 0.5 M hydrochloric acid (HCI),
the rates were similar, but after 24 h, the process carried
out in 10 wt% nitric acid (HNO;) was significantly slowed
down in comparison to the decalcification process carried
out in 0.5 M hydrochloric acid (HCI), for which the intensity
of decalcification was practically constant. The efficiency
of the decalcification processes in 0.5 M hydrochloric acid
(HCI) and 10 wt% nitric acid (HNO,) was similar, because
complete decalcification was attained in both cases after
48 h of the process.
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Podsumowanie czesci badawczej |

Najlepszy efekt procesu odbiatczania probek kosci koro-
wej z trzondw kosci diugich wotowych uzyskano dla procesu
prowadzonego w 7% roztworze nadtlenku wodoru (H,0O,),
dla ktérego proces ten przebiegat najbardziej intensywnie
— 60% biatka usunieto po 48 h prowadzenia procesu —
oraz najbardziej skutecznie — po 14 dniach z probek kosci
korowej usuniete zostato do 95% biatka macierzy kostnej
(gtéwnie kolagenu). Proces odbiatczania w 2,6% roztworze
podchlorynu sodu (NaOCI), charakteryzowat sie mniejszg
szybkoscia, ale po 7 dniach, jak wynika z otrzymanych cha-
rakterystyk kinetyki proceséw zaprezentowanych na RYS. 1,
dla obu tych roztworéw uzyskano zblizony poziom odbiat-
czenia, okreslony procentowym spadkiem zawartosci biatka
w prébkach kontrolnych w odniesieniu do poczatkowej jego
zawartosci. Ze wzgledu na zaobserwowane od ok. 6 dnia
trwania procesu mieknienie probek kostnych zanurzonych
w 1 N roztworze wodorotlenku potasu (KOH) orazw 1 N roz-
tworze wodorotlenku sodu (NaOH), a takze wyraznie mniejszg
predkos¢ przebiegu procesu i istotnie mniejszg skutecznosé,
odbiatczanie w tych roztworach uznano za nieefektywne.

Najlepszy efekt odwapnienia prébek kosci wotowej
uzyskano dla procesu prowadzonego w 0,5 M roztworze
kwasu solnego (HCI). W tym przypadku praktycznie stata
szybkos¢ procesu odwapniania probek kostnych utatwia
zaprojektowanie biomateriatowego modelu kosci w stanie
patologicznym o zatozonym stopniu czesciowego odwap-
nienia. Procesy odwapniania w 0,5 M roztworze wersenianu
disodowego (EDTA) oraz mieszaninie 50/50 10% roztworu
HNO; i 40% roztworu formaldehydu (HCHO), ze wzgledu na
duzo mniejszag szybkosc¢ procesu nie byty rekomendowane
do wytworzenia biomateriatowych modeli doswiadczalnych
kosci dtugich w stanie patologicznym.

PILOTAZOWE BADANIA DOSWIADCZALNE
NISKOCZESTOTLIWOSCIOWYCH WELASCIWOSCI
STRUKTURALNO-ELEKTRYCZNYCH
BIOMATERIALOWEGO MODELU KOSCI DLUGICH
W STANIE PATOLOGICZNYM

Materialy i metody

Do pilotazowych badan wiasciwosci strukturalno-elek-
trycznych trzonéw kosci dtugich w stanie patologicznym
(kos$¢ osteoporotyczna) zastosowano biomateriatowy model
doswiadczalny kosci dtugich czesciowo odbiatczonych (ok.
10% odbiatczenia), wytworzony z zastosowaniem procesu
wytypowanego na podstawie przedstawionej w rozdziale 2
analizy poréwnawczej kinetyki przeprowadzonych proceséw
odbiatczania kosci. Po odcieciu nasad blizszej i dalszej,
(RYS. 3), z czesci srodkowej wotowej kosci udowej z za-
stosowaniem precyzyjnej przecinarki wyposazonej w tarcze
diamentowg (IsoMet™ 4000 Linear Precision Saw, Buehler,
Germany) wycieto prébki trzonowo-kostne w postaci pier-
Scieni o wysokosci 10 mm.

Concluding remarks from the research
part |

The best deproteinization effect in cortical bone speci-
mens taken from bovine femur shafts was observed for the
deproteinization process in 7 wt% hydrogen peroxide (H,O,),
for which the highest rate of the process was observed —
60% of bone proteins were removed in the first 48 h of the
process; this process was also the most efficient — 95%
of bone proteins were removed from bovine cortical bone
specimens. The deproteinization process in 2.6 wt% sodium
hypochlorite (NaOCI) had a slower rate in comparison to the
deproteinization process in 7 wt% hydrogen peroxide (H,O,),
but as it can be read from the diagram of the deproteinization
kinetics shown in FIG. 1, for both processes, the same level
of deproteinization was observed, as characterized by the
percentage protein decrease referring to the protein content
at the beginning of the deproteinization process. Because
of the softening and dissolving of most bone specimens
deproteinized in 1 N potassium hydroxide (KOH) and 1 N
sodium hydroxide (NaOH), as well as the distinctly lower
rate of the process and considerably reduced efficiency,
the deproteinization processes in these agents we judged
as ineffective.

The best decalcification effect in cortical bone specimens
was observed for the process carried out in 0.5 M hydrochlo-
ric acid (HCI). In this case, the practically constant rate of the
process facilitates the design of a biomaterial model of the
pathological bone to the desired level of partial decalcifica-
tion. Because of the significantly lower rate, the processes
of decalcification in 0.5 M disodium versenate (EDTA)
and in the 50/50 mixture of 10 wt% nitric acid (HNO,) and
40 wt% formaldehyde (HCHO) are not recommended for the
manufacture of a biomaterial model of pathological bone.

PRELIMINARY STUDY ON THE LOW-FREQUENCY
STRUCTURAL-ELECTRICAL PROPERTIES OF
BIOMATERIAL EXPERIMENTAL MODEL

OF LONG BONES IN A PATHOLOGICAL STATE

Material and methods

For the preliminary studies of the structural-electrical
properties of long bone shafts in a pathological (osteoporotic
bone) state, the biomaterial experimental model of partially
deproteinized bone (ca. 10% deproteinization) was used,
manufactured using the deproteinization process found to
be the most effective in the comparative study presented
above on the kinetics of various bone deproteinization pro-
cesses. After cutting off the proximal and distal epiphyses
(FIG. 3), 10 mm bone rings were cut out from the bone
shaft using a rotating diamond wheel saw (IsoMet™ 4000
Linear Precision Saw, Buehler, Germany) under constant
water irrigation.

Nasada blizsza
Proximal epiphysis

+—>

Nasada dalsza
Distal epiphysis
B

RYS. 3. Schemat sposobu
ciecia badanej kosci dtugiej
i numeracji cietych probek
trzonowo-kostnych.

FIG. 3. A scheme of the man-
ner of cutting the tested long
bone and numbering of the
bone shaft samples.
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Prébki trzonowo-kostne zostaty zanurzone w wieloelek-

® o o o o o o trolitowym plynie fizjologicznym Ringera i przechowywane

do nastepnego dnia w chtodziarce w temperaturze 4°C.
Bezposrednio przed pomiarem z kazdej probki zostat usu-
niety powierzchniowy nadmiar ptynu fizjologicznego. Czas
trwania pomiaru wartosci parametrow elektrycznych dla
poszczegodlnych prébek okreslano na podstawie osiggniecia
przez uktad pomiarowy stanu ustalonego.

Pomiary warto$ci wybranych parametrow elektrycznych
prébek trzonowo-kostnych biomateriatowego modelu kosci
dtugich osteoporotycznych wykonano metodg dwuelektro-
dowg z zastosowaniem precyzyjnego miernika RLC-821
(GYWINSTEK, UK), ktéry umozliwit pomiar wartosci impe-
dancji elektrycznej w zakresie czestotliwosci: od 20 Hz do
10 kHz z btedem +0.03% oraz w zaleznosci od potozenia
(lokalizacji) badanej probki wzdtuz modelowego trzonu kost-
nego. Zmierzono wartosci modutu impedancji elektrycznej
|Z| prébek trzonowo-kostnych oraz wyznaczono wartosci
modutu impedanciji elektrycznej kosci ditugiej na jednost-
ke dtugosci |Z,|, reaktancji na jednostke dtugosci X, oraz
rezystancji na jednostke dtugosci R,. Schemat stanowiska
pomiarowego zbudowanego do wyznaczania wartosci
parametrow elektrycznych prébek trzonowo-kostnych
biomateriatowgo modelu doswiadczalnego kosci dtugich
w stanie patologicznym przedstawiono na RYS. 4. Elektrody
pomiarowe o $rednicy 30 mm i 40 mm wykonane ze stali
nierdzewnej (AlSI 316L) zamocowano na izolowanym ele-
mencie mocujgco-obcigzajagcym (RYS. 4), umozliwiajgcym
dostosowanie odlegtosci miedzy elektrodami do rozmia-
réw badanych prébek trzonowo-kostnych, i zastosowano
odpowiedni mechaniczny docisk (do ok. 20 N) elektrod do
powierzchni probek. W celu poprawy kontaktu pomiedzy
elektrodg a badang prébkg trzonowo-kostng zastosowano
paste przewodzgcg Ten20 Conductive (Weaver and Com-
pany, USA).

>
e

Wyniki i dyskusja

Przyktadowe wyniki przeprowadzonych pomiaréw war-
tosci modutu impedanc;ji elektrycznej |Z| [Q] niektérych
pierscieniowych probek trzonowo-kostnych, pochodzgcych
ze srodkowej czesci biomateriatowego modelu kosci dtugich
osteoporotycznych (ok. 10% odbiatczona ko$¢) po odcieciu
obu czesci nasadowych, w funkcji czestotliwosci w zakresie
od 20 Hz do10 kHz, przedstawiono na RYS. 5. Numeracja
probek trzonowo-kostnych odpowiada ich lokalizacji okreslo-
nej kolejno wzgledem poczatku srodkowej czesci (tj. wzgle-
dem krancowego przekroju poprzecznego odcietej nasady
blizszej) badanego modelu doswiadczalnego kosci dtugiej.

Precyzyjny miernik

!
v v
L Mechanical pressure Jd
O (up 10 20 N) L
Elektrody Mechaniczny docisk
Electrodes . (do20N)
- N
Sample * || =
—— Wejscie A
Input A
Input B
T - T Wejscie B
—a _

Then, the long bone shaft specimens in the shape of
bone rings were immersed in multi-electrolyte Ringer’s
solution and stored until the next day at 4°C. Shortly before
the measurement of the electrical properties, the excess
physiological saline was removed from the surface of each
bone specimen. The duration of the measurement of elec-
trical parameters in individual samples was determined on
the basis of the time required for the measurement system
to reach a steady state.

The measurements of the chosen electrical parameters
of the bone shaft specimens from the biomaterial model
of osteoporotic long bone were performed by the double-
electrode method using a precision RLC-821 meter (GYIN-
STEK, UK) that allowed electrical impedance values to be
measured in the frequency range from 20 Hz to 10 kHz with
an error of 0.03%, and depending on the position (location)
of the sample along the model bone shaft. The values of the
electrical impedance modulus |Z| of long bone shaft rings
were measured, and the values of the electrical impedance
modulus of long bone per unit length |Z,|, the reactance per
unit length X; and the resistance per unit length R, were
determined. A scheme of the measurement system built
for the determination of the electrical parameters of bone
shaft specimens from an experimental biomaterial model
of long bones in a pathological state is presented in FIG. 4.
Measuring electrodes with a diameter of 30 mm and 40 mm
made of stainless steel (AISI 316L) were mounted on an
isolated fixing-loading element (FIG. 4), which allows for
the adjustment of the distance between the electrodes ac-
cording to the size of the tested long bone shaft samples.
Moreover, the appropriate mechanical load (up to 20 N) of
the electrodes on the surface of the samples was applied.
In order to improve the contact between electrodes and
the tested long bone shaft samples, the TEN20 Conductive
paste (Weaver and Company, USA) was used.

RYS. 4. Schemat stanowiska
pomiarowego do wyznaczania
wartosci parametréw elektrycz-
nych prébek trzonowo-kostnych
biomateriatowego modelu do-
swiadczalnego kosci diugich
w stanie patologicznym.

FIG. 4. The scheme of the mea-
surement system for the determi-
nation of the electrical parameters
of bone shaft specimens of an
experimental biomaterial model
of long bones in a pathological
state.

Precision RLC-821
meter

Results and discussion

The results of the measurements of the electrical imped-
ance modulus |Z| [Q] values of the ring-form bone shaft sam-
ples coming from the central part of the biomaterial model
of long osteoporotic bones (ca. 10% deproteinized) after
cutting off both bone epiphyses, in the frequency range from
20 Hz to 10 kHz, are presented in FIG. 5. The numbering
of the long bone samples corresponds to their location with
respect to the beginning of the middle part (i.e. with respect
to the limit cross-section of the cut off proximal epiphysis) of
the examined experimental model of long bone.
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RYS. 5. Wartosci modutu impedancji |Z| [Q] nie-
ktérych prébek trzonowo-kostnych biomateriato-
wego modelu kosci dlugich osteoporotycznych
(czesciowo odbiatczona kos¢, o ok. 10%) w funkciji
czestotliwosci w zakresie: A) od 20 Hz do 3 kHz
i B) od 20 Hz do 500 Hz (poczatkowy zakres cha-
rakterystyk w powiekszeniu).

FIG. 5. The values of electrical impedance |Z| [Q]
of some bone shaft samples from the biomaterial
model of osteoporotic long bone (partially depro-
teinized; about 10%) as a function of frequency,
ranging from: A) 20 Hz to 3 kHz and B) 20 Hz to 500 Hz
(initial range of the characteristics in the inset).

Na podstawie zmierzonych wartosci modutu impedanc;ji
elektrycznej |Z| prébek trzonowo-kostnych badanego mode-
lu do$wiadczalnego mozna stwierdzi¢, ze warto$ci modutu
impedancji |Z| tych probek wyraznie malejg (1j. Srednio o ok.
140 Q)wzakresie czestotliwosciod 20 Hzdo 500 Hz (RYS. 5B).
W zakresie czestotliwosci od 500 Hz do 2 kHz zmiany
wartosci |Z,| sg niewielkie; powyzej czestotliwosci 2 kHz
wartosci modutu impedanciji elektrycznej |Z| praktycznie nie
zmieniajg sie. Oznacza to, ze wartos¢ reaktanciji elektrycznej
X(w=2mf) prébek trzonowo-kostnych badanego modelu
doswiadczalnego jest w zakresie powyzej czestotliwosci
2 kHz praktycznie réwna zeru, a warto$¢ modutu impedancji
|Z| badanych probek modelowej kosci ditugiej w zakresie
czestotliwosci powyzej 2 kHz jest praktycznie rowna war-
tosci rezystancji R [Q] tych prébek (gdyz R nie jest funkcjg
czestotliwosci): R(w) = const = |Z| dla f =2 2 kHz.

Na wykresach (RYS. 6 Ai B) przedstawiono przyktadowe
wyniki pomiaréw wartosci modutu impedanc;ji elektryczne;j
|Z| prébek trzonowo-kostnych badanego biomateriatowego
modelu kosci diugich osteoporotycznych (modelowa kos$é
odbiatczona o ok. 10%) po odcieciu obu czesci nasadowych,
w zaleznosci od lokalizacji badanej prébki oznaczonej nume-
racjg postepujaca od krancowego przekroju poprzecznego
odcietej nasady blizszej kolejno wzdtuz dtugosci trzonu
kosci; wyniki dotyczg dwoch wybranych czestotliwosci:
100 Hz oraz 10 kHz.

RYS. 6. Wartosci modutu impedancji elektrycznej
|1Z] [Q] probek trzonowo-kostnych biomateriato-
wego modelu doswiadczalnego kosci dtugich
osteoporotycznych (w ok. 10% odbiatczona
kos$¢) po odcieciu obu czesci nasadowych,
w zaleznosci od lokalizacji badanej probki
wzdtuz dtugosci trzonu kosci, dla czestotliwosci:
A) 100 Hz oraz B) 10 kHz.

FIG. 6. The measured values of the electrical im-
pedance modulus |Z| [Q] of bone shaft samples of
the examined biomaterial model of osteoporotic
long bone (bone deproteinized by ca. 10%) after
cutting off both epiphyses, as a function of the
specimen location along the long bone shaft for
frequencies of A) 100 Hz and B) 10 kHz.

As it can be seen from the diagrams presented in FIG. 5,
the measured values of the electrical impedance |Z| [Q] of
long bone shaft samples from the investigated experimental
model of osteoporotic long bone decreased significantly
(averagely by 140 Q) in the frequency range from 20 Hz to
500 Hz (FIG. 4B). In the frequency range from 500 Hz to
2 kHz, the changes of the measured |Z| values were small;
above 2 kHz, the measured values of the electrical imped-
ance modulus |Z| practically did not change. This means
that the values of the electrical reactance X (w=21f) of
bone shaft samples of the examined experimental model
are practically equal to zero in the range above 2 kHz, and
the value of the impedance modulus |Z| of these samples
in the frequency range above 2 kHz is practically equal to
their resistance R [Q] (since R is not a function of frequency):
R(w) = const = |Z| for f 2 2kHz.

FIGs. 6 A and B present the results (for frequencies
100 Hz and 10 kHz) of measurements of the values of the
electrical impedance modulus |Z| of bone shaft samples of
the examined biomaterial model of osteoporotic long bones
(bone deproteinized by ca. 10%) as a function of the speci-
men position (location) along the long bone shaft, as counted
from the side of the cut off proximal epiphysis.
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Z przedstawionych na RYS. 6 wykreséw rozktadu wartosci

® o o o o o o modutu impedanciji elektrycznej |Z| wzdtuz dtugosci trzonu

badanej modelowej kosci dtugiej po odcieciu obu jej czesci
nasadowych, wynika wyraznie, ze wartosci modutu impe-
dancji |Z| prébek kostnych odpowiadajgce czesci Srodkowej
trzonu badanej ko$ci réznig sie o ok. 40-50% od wartosci
odpowiadajgcym jej krancowym segmentom. Te krancowe
segmenty badanej sSrodkowej cze$ci modelowej kosci dtugiej
odpowiadajg tzw. przynasadom kosci dtugiej, przy czym
przynasada blizsza znajduje sie pomiedzy nasadg blizszg
(tu odcietg) a trzonem kosci dtugiej, natomiast przynasada
dalsza — analogicznie: pomiedzy nasadg dalszg (tu odcietq)
a trzonem. Z obserwacji powyzszej wyptywa wniosek, ze je-
Sli chcemy otrzymac reprezentatywne warto$ci modutu jed-
nostkowej impedancji elektrycznej [Z,| [Q/cm] (tj. impedanc;i
odniesionej do jednostki dtugosci kosci) dla trzonu badanej
modelowej kosci dtugiej osteoporotycznej, to powinnismy
wzigé pod uwage wartosci modutu impedancji jednostko-
wej |Z,] [Q/cm] prébek trzonowo-kostnych, odpowiadajgce
czesci srodkowej badanej modelowej kosci dtugiej osteo-
porotycznej, przedstawione odpowiednio na RYS. 7 Ai B.

In FIG. 6, the distributions of the values of the electrical
impedance modulus |Z| along the length of the examined
biomaterial model of long bone are shown, and reveal that
the values of the electrical impedance modulus |Z| cor-
responding to the medial part of the examined long bone
shaft differ by about 40-50% from the values of the electrical
impedance modulus |Z| corresponding to the terminal seg-
ments. These terminal segments of the examined medial
part of long bone shaft were recognized (identified) as
the metaphyses of long bone; the proximal metaphysis is
located between the proximal epiphysis and the long bone
shaft, while the distal metaphysis is located between the
distal epiphysis and the long bone shaft. This allowed us to
conclude that, for the assessment of representative values
of the modulus of the unit electrical impedance |Z,| [Q/cm]
(i.e. referred to the unit of length of long bone) of the bone
shaft of the examined model of osteoporotic long bone, one
should take into account the results obtained for the bone
shaft specimens from the medial regions of the examined
shaft, as shown in FIGs. 7 A and B.
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RYS. 7. Wartosci modutu jednostkowej impedancji elektrycznej |Z,] [Q/cm] odpowiadajace czesci Srodkowej
badanej modelowej kosci diugiej osteoporotycznej (w ok. 10% odbiatczona kos¢), w zaleznosci od lokalizacji
badanych prébek (o di. 1cm) wzdtuz trzonu kosci diugiej, przy czestotliwosci: A) 100 Hz oraz B) 10 kHz.

FIG. 7. The values of the modulus of the unit electrical impedance |Z,| [Q/cm] corresponding with the medial
part of the examined model of osteoporotic long bone (deproteinized by about 10%), as a function of the bone
sample location along the long bone shaft; the results show frequencies of A) 100 Hz and B) 10 kHz.

Z przedstawionych na RYS. 7 wykresow rozktadu warto-
$ci modutu jednostkowej impedanciji elektrycznej |Z,| wzdtuz
dtugosci badanego modelu kosci dtugiej osteoporotycznej
oraz z wyznaczonych linii trendu wynika, ze:

1) $rednia warto$¢ modutu jednostkowej impedancji
elektrycznej |Z,| [Q/cm] odpowiadajgca czesci srodkowej
badanej kosci dtugiej, wynosi ok. 670 Q/cm przy czesto-
tliwosci 100 Hz i jest wzglednie stata wzdtuz trzonu kosci;
zmiennos¢ tej wartosci Sredniej wzdtuz trzonu badanej kosci
diugiej jest nieznaczna — ponizej 1%;

2) srednia wartos¢ modutu jednostkowej impedancji
elektrycznej |Z,| [Q/cm] odpowiadajgca czesci srodkowej
badanej kosci dtugiej wynosi ok. 630 Q/cm przy czestotli-
wosci 10 kHz, zmiennos¢ tej wartosci Sredniej wzdtuz trzonu
badanej kosci dtugiej jest niewielka — ponizej 5%.

Lokalne obnizenie wartosci modutu jednostkowej impe-
dancji elektrycznej |Z,| w stosunku do linii trendu wyzna-
czajgcej wartos¢ srednig modutu tej impedanciji, widoczne
w $rodkowej czesci trzonu badanej modelowej kosci dtugiej
(udowej), wynika prawdopodobnie z istniejgcego w tym miej-
scu przyczepu migsnia przywodzgcego udo i catg konczyne
dolng (m. przywodziciel dtugi uda, m. adductor femoris lon-
gus) i aktywnosci tego miesnia. Pocigganie przez ten miesien
materiatu fazy statej kosci korowej w sSrodkowej czesci trzonu
kosci udowej moze prowadzi¢ do lokalnego poszerzenia prze-
strzeni porowej kosci, co skutkuje zmniejszeniem wartosci re-
zystancji i impedancji elektrycznej kosci w tym podobszarze.

FIG. 7 shows the distributions of the values of the modu-
lus of the unit electrical impedance |Z,| [Q/cm] along the
length of the examined long bone biomaterial model. From
the plotted trend lines, it was found that:

1) The mean value of the modulus of the unit electrical
impedance |Z,| corresponding to the middle part of the
examined bone is approximately equal to 670 Q/cm at
a frequency of 100 Hz and is relatively constant along bone
shaft. The variability of this mean value along the examined
long bone shaft is negligible, i.e. less than 1%.

2) The mean value of the modulus of the unit electrical
impedance |Z,| corresponding to the middle part of the
examined bone is approximately equal to 630 Q/cm at a
frequency of 10 kHz; the variability of this mean value along
the examined long bone shaft is small, i.e. less than 5%.

The local decrease in the values of the unit electrical
impedance modulus |Z,]| relative to the trend line defining the
mean value of that impedance modulus, seen in the middle
part of shaft of the examined model long bone (femur), is
probably due to a muscle attachment existing in this location
and the activity of this muscle — it is the attachment of the
muscle adducting the thigh and the entire lower limb (mus-
culus adductor femoris longus). Stretching the solid phase
material of cortical bone by this muscle in the middle part
of femur shaft can lead to a local widening of the bone pore
space, which results in a decrease in the value of electrical
resistance and impedance of bone in this region.
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W celu weryfikacji postawionej wyzej roboczej hipotezy
badawczej planujemy przeprowadzenie petnego badania
doswiadczalnego witasciwosci strukturalno-elektrycznych
trzondw kosci diugich w stanie patologicznym (na wiekszej
liczbie modelowych trzonéw kosci diugich) obejmujgce
réwniez bezposrednie badania struktury wewnetrznej pré-
bek trzonowo-kostnych, tj. okreslenie wzglednej objetosci
materiatu fazy statej tych probek.

Znajomos¢ wartosci parametrow struktury wewnetrznej
badanych probek trzonowo-kostnych umozliwi wiasciwe
zinterpretowanie otrzymanych wynikéw pomiaréw wartosci
jednostkowej impedancji elektrycznej trzondéw kosci diu-
gich i pozwoli ilosciowo okresli¢ istniejgce uwarunkowanie
elektrycznych wiasciwosci trzonéw kosci dtugich poprzez
wartosci parametréw struktury kosci.

WhiosKki

Na podstawie doswiadczalnej analizy poréwnawczej
kinetyki badanych proceséw preparatyki kosci zapropo-
nowano do wytworzenia biomateriatowych modeli do-
Swiadczalnych kosci dtugich w stanie patologicznym: 1)
odbiatczanie kosci z uzyciem 7% roztworu nadtlenku wodoru
(H,0,) — dla wytworzenia modelu doswiadczalnego kosci
w stanie obnizonego kosciotworzenia (ko$¢ osteoporotyczna),
2) odwapnianie kosci z uzyciem 0,5 M roztworu kwasu
solnego (HCI) — dla wytworzenia modelu doswiadczalnego
kosci w stanie obnizonej mineralizacji (stan osteomalacji).

W wyniku przeprowadzonej pilotazowej eksperymentalnej
oceny wiasciwosci strukturalno-elektrycznych trzonéw kosci
dtugich osteoporotycznych w zakresie niskich czestotliwosci
(20 Hz do 10 kHz) mozna stwierdzic¢, ze: 1) wartosci modutu
impedanc;ji elektrycznej jednostkowej |Z,| [Q/cm] trzonu
modelowej kosci dtugiej osteoporotycznej malejg bardzo
wyraznie w funkcji czestotliwosci w zakresie od 20 Hz do
ok. 500 Hz; od czestotliwosci 500 Hz do 2 kHz zmiany
wartosci [Z,| sg niewielkie, a powyzej czestotliwosci 2 kHz
warto$¢ modutu impedancji jednostkowej |Z,| praktycznie nie
zalezy od zmian czestotliwosci; 2) srednia wartos¢ modutu
impedancji elektrycznej jednostkowej |Z,| trzonu modelowej
kosci dtugiej osteoporotycznej okazata sie wzglednie stata
wzdtuz dtugosci trzonu kosci i wynosita ok. 670 Q/cm dla
czestotliwosci 100 Hz oraz ok. 630 Q/cm dla czestotliwosci
10 kHz; lokalne odchylenie ponizej wartosci Sredniej modutu
tej impedancji moze by¢ spowodowane obecnoscig w tym
miejscu przyczepu miesnia szkieletowego oraz lokalnym roz-
cigganiem materiatu fazy statej kosci przez aktywny miesien,
co skutkuje lokalng zmiang wewnetrznej struktury kostne;j.

Otrzymane pilotazowe wyniki doswiadczalnego badania
wiasciwosci strukturalno-elektrycznych trzonéw kosci dtugich
w stanie patologicznym wymagajg potwierdzenia w petnym
badaniu do$wiadczalnym na wiekszej ilosci modelowych ko-
Sci diugich osteoporotycznych (oraz nie w petni zmineralizo-
wanych), obejmujgcym réwniez ilosciowg ocene wewnetrznej
struktury badanych probek trzonowo-kostnych (m.in. okre-
Slenie wzglednej objetosci materiatu fazy statej tych probek,
ich porowatosci, itd.) w celu doswiadczalnego okreslenia
ilosciowej zaleznosci pomiedzy wtasciwosciami strukturalno-
-elektrycznymi trzondw kosci dtugich a ich gestoscig/poro-
watoscig — pod katem patentowanej nieinwazyjnej metody
wyznaczania gestosci i parametréw porosprezystych kosci
dtugich prawidtowych i osteoporotycznych [20,21].

Podziekowania

Praca finansowana w ramach badan statutowych Wy-
dziatu Matematyki, Fizyki i Techniki Uniwersytetu Kazimierza
Wielkiego w Bydgoszczy.

In order to verify the working research hypothesis stated
above, we are planning to carry out a full experimental study
of the structural-electrical properties of long bone shafts in
a pathological state (on a larger number of model long
bones), including also a direct examination of the internal
structure of bone shaft samples, i.e. a determination of the
relative volume of the solid phase material of these bone
samples.

With known values of the parameters of the internal
structure of bone shaft samples, it will be possible to ap-
propriately interpret the results of measurements of the unit
electrical impedance modulus values of long bone shafts.
This will allow us to quantitatively determine the existing
relationship between the electrical properties of long bone
shafts and the parameters of bone structure.

Final results

On the basis of an experimental comparative analysis
of the kinetics of bone preparation processes, we can pro-
pose biomaterial experimental models of the long bones in
a pathological stage: deproteinization using a 7% solution
of hydrogen peroxide (H,O,) to produce a model of bone
in a state of reduced osteogenesis and decalcification with
0.5 M hydrochloric acid (HCI) to produce a model of insuf-
ficiently mineralized bone.

Having concluded the pilot experimental evaluation of
the structural-electrical properties in a low frequency range
(20 Hz to 10 kHz) of the model long bone shafts in a patho-
logical (osteoporotic) state, it can be stated that:

1) The values of the modulus of the unit electrical imped-
ance |Z,| [Q/cm] of the bone shaft of the model osteoporotic
long bone decrease very clearly as a function of frequency
in the range from 20 Hz to ca. 2 kHz; from the frequency
500 Hz to 2 kHz, the changes in the |Z,| value are small,
and above 2 kHz the |Z,| value practically does not depend
on frequency changes.

2) The mean value of the modulus of the unit electrical im-
pedance |Z,| of the bone shaft of the model osteoporotic long
bone was found to be relatively constant along the length
of the bone shaft and was about 670 Q/cm at a frequency
of 100 Hz and about 630 Q/cm at a frequency of 10 kHz;
a local decrease below the mean value of the modulus of the
unit electrical impedance |Z,| of bone (femur) shaft may be
caused by the presence of the skeletal muscle attachment
at this site and the stretching of the solid phase material of
bone by this muscle, which results in a local change in the
bone’s internal structure.

The experimental results of the preliminary study on
the structural-electrical properties of long bone shafts in a
pathological (osteoporotic) state require confirmation in a full
experimental study performed on a larger number of model
osteoporotic long bones (and also on incompletely mineral-
ized bones), also including a quantitative assessment of the
internal structure of examined bone shaft samples (i.e. de-
termination of the relative volume of solid phase material in
bone shaft samples, their porosity, etc.) in order to determine
experimentally the quantitative relationship between the
structural-electrical properties of long bone shafts and their
density/porosity in the context of a patented non-invasive
method for the determination of the density and poroelastic
parameters of normal and osteoporotic long bones [20,21].
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Abstract

Celem prowadzonych badarn byto okreslenie
wptywu procesu utleniania anodowego powierzchni
na wiasnosci fizykochemiczne tytanu. Wyniki badan
stanowig podstawe do doboru optymalnych warunkéw
utleniania anodowego do zastosowan na implanty
do kontaktu z krwig. W ramach badan dla probek
w stanie wyjsciowym oraz poddanych procesowi utle-
niania przy potencjatach od 40 V do 100 V co 10 V
przeprowadzono ocene zwilzalno$ci powierzchni,
badania potencjodynamiczne oraz impedancyjne.
Na podstawie analizy uzyskanych wynikéw stwierdzo-
no, ze niezaleznie od zastosowanego potencjatu ano-
dyzacji proces ten spowodowat korzystne zwiekszenie
sie potencjatu korozyjnego E,, oraz zwigekszenie
oporu polaryzacyjnego R, w odniesieniu do probek
w stanie wyjsciowym. Natomiast optymalny wariant
przygotowania powierzchni, ktéra bedzie kontaktowata
sie z ptytkami krwi stanowi utlenianie anodowe przy
potencjale 100 V. Spowodowato ono znaczny wzrost
oporu przejscia jonow na granicy faz R, oraz wyeli-
minowanie elementu Warburga z uktadu zastepczego
w stosunku do pozostatych analizowanych wariantéw,
co $wiadczy o bardzo dobrych wtasnosciach ochron-
nych wytworzonej w ten sposob warstwy tlenkoweyj.
Dla tak przygotowanej powierzchni stwierdzono
najmniejszg zwilzalno$¢ oraz najwiekszg odporno$c
korozyjng, co zapewnia zmniejszong aktywacje oraz
adhezje ptytek krwi do podtoza oraz biotolerancje
w analizowanym S$rodowisku. Wiadomo, ze materiat
0 wysokim potencjale trombogennym powoduje ad-
sorpcje materiatu biologicznego na powierzchni oraz
aktywacje uktadu trombocytarnego, w wyniku czego
wzrasta ryzyko powstawania miedzy innymi powiktan
zatorowo-zakrzepowych. Dlatego tez przeprowadzone
badania stanowig etap wstepny do analizy trombogen-
nosci powierzchni metodg Impact-R.

Stowa kluczowe: tytan cpTi, utlenianie anodowe,
zwilzalno$c, odpornosc korozyjna, obrobka powierzch-

niowa

[Inzynieria Biomateriatéw 126 (2014) 23-30]

The aim of the research carried out was the deter-
mination of the influence of surface anodic oxidation
process to physiochemical properties of titanium.
Results form a basis for selecting optimum conditions
of anodic oxidation for implants to be in direct contact
with blood. The evaluation of surface wettability, po-
tentiodynamical and impedance tests were conducted
for samples at their initial condition and after they were
subjected to the anodic oxidation process from 40 to
100 V every 10 V. The results revealed that regardless
of the anodizing parameters applied the process has
caused an advantageous decrease in corrosion po-
tential E,,, and an decrease in polarisation resistance
R, in comparison to samples at their initial state.
The optimum variant of surface that is meant to exist in
direct contact with blood consists of anodic oxidation
at 100 V. It has caused a substantial increase in ions
transition residence R, increase at the interphase
as well as elimination of the Warburg element from
a substitute system compared to the remaining va-
riants being analysed. This demonstrates the very
good protective properties of an oxide layer obtained
in this way. In the case of a surface treated in such
a way, the lowest wettability and the highest corrosion
residence have been found thus assuring a decreased
activation and blood platelets adhesion to the substra-
te as well as higher biotolerance in the environment.
It is known that materials having a high thrombogenic
potential cause the adsorption of biological matter on
the surface and the activation of thrombocytic system
causing the increase of the risk of embolic and clot
complications. That is why researches make an initial
stage for the analysis of thrombogenic properties of
surfaces according to the Impact-R method.

Keywords: titanium cpTi, anodic oxidation, wettability,
corrosion resistance, surface treatment

[Engineering of Biomaterials 126 (2014) 23-30]
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Wprowadzenie

Od materiatéw stosowanych na implanty do kontaktu
z krwig, a w szczegolnosci na elementy zastawek serca ocze-
kuje sie odpowiednich wiasciwosci mechanicznych, chemicz-
nych i biologicznych. Materiaty, z ktérych sg one wytwarzane
nie moga powodowac niszczenia elementéw morfotycznych
krwi, oddziatywa¢ z otaczajgcymi tkankami czy wydziela¢
szkodliwych substancji do krwiobiegu. Nie powinny takze
sprzyja¢ adsorpcji sktadnikow krwi. Muszg minimalizowac
mozliwos¢ wykrzepiania krwi, wykazywa¢ duzg odpornosc¢
na zuzycie mechaniczne i strukturalne oraz charakteryzowac
sie hemokompatybilnoscig, na ktérg w znacznym stopniu
wplywa sposob przygotowania powierzchni [1,2]. Dlatego tez
bardzo czesto wykorzystywanym do tego celu materiatem
metalowym jest tytan, ktérego gtéwnymi zaletami sg dobra
odpornos¢ na korozje oraz biotolerancja. Cechy te zawdzie-
cza on przede wszystkim samorzutnie tworzgcej sie zwartej
i jednorodnej warstewce tlenkowej TiO,, ktdra charakteryzuje
sie niskim przewodnictwem elektrycznym, termodynamiczng
stabilnoscig i stabg tendencjg do przechodzenia w stan jono-
wy. Jej obecnos¢ zapewnia wysokg odpornos¢ na korozje,
a jej grubosc¢ nie przekracza 10 nm, przez co jest bardziej
podatna na odksztatcenia. Poprzez zmiane witasciwosci
implantu mozna ingerowa¢ w procesy zachodzace na gra-
nicy implant-srodowisko. W celu ujednorodnienia warstewki
tlenku tytanu i wzrostu odpornosci na dziatanie srodowiska
biologicznego, tytan poddawany jest zabiegom uszlachetnia-
nia, ktore sktadajg sie z jednego lub wielu zabiegdw obrdbki
powierzchni. Do tych zabiegéw nalezy m.in. utlenianie ano-
dowe, ktore jest procesem wytwarzania warstw pasywnych,
najczesciej tlenkowych na powierzchni metali i stopow
w roztworach wodnych elektrolitéw przy oddziatywaniu pola
elektrycznego [3,4]. Zastosowanie podczas tego procesu
réznych potencjatow napieciowych moze wptywac na uzy-
skanie zmiennych wiasnosci fizykochemicznych powierzchni.
Dlatego tez celem przeprowadzonych badan byt dobor opty-
malnych parametréw procesu utleniania anodowego w celu
uzyskania warstwy powierzchniowej o zwiekszonej odpor-
nos$ci korozyjnej oraz matej zwilzalnosci powierzchni umoz-
liwiajgcej jej zastosowanie na implanty do kontaktu z krwig.

Materiaty i metody

Materiat do badan stanowit czysty tytan cpTi Grade 4
pobrany z preta o $rednicy d = 14 mm. Prébki poddano
nastepujgcym modyfikacjg powierzchni: szlifowaniu,
polerowaniu elektrolitycznemu (oznaczone jako probki
w stanie wyjsciowym) oraz utlenianiu anodowemu. Proces
szlifowania mechanicznego realizowano z wykorzystaniem
wodnych papierow sciernych ze scierniwem karborundowym
o granulacji 500. Nastepnie prébki poddano procesowi pole-
rowania elektrolitycznego, ktéry prowadzono w kgpieli na ba-
zie kwasu chromowego przy gestosci pradu i = 10+30 A/cm?.
W koncowym etapie przeprowadzono proces utleniania
anodowego w elektrolicie na bazie: kwaséw fosforowego
i siarkowego przy potencjatach od 40 V do 100 V co 10 V.
Prébki oznaczono odpowiednio: stan wyjsciowy oraz Ti_40V
+Ti_100V. Do oceny wiasnosci fizykochemicznych autorzy
zaproponowali badania: zwilzalnosci powierzchni, potencjo-
dynamiczne oraz impedancyjne [5-10].

Przed przystgpieniem do badan odpornosci korozyjnej
na wszystkich wytypowanych prébkach przeprowadzono
ocene zwilzalnosci powierzchni. Pomiar kata zwilzania
kroplg cieczy naniesiong na warstwe wierzchnig materiatu
zostat wykonany w temperaturze pokojowej na stanowisku
badawczym sktadajgcym sie z goniometru SURFTENS UNI-
VERSAL firmy OEG oraz komputera z oprogramowaniem
Surftens 4.5 do analizy zarejestrowanego obrazu kropli.

Introduction

As far as materials intended for implants being in contact
with blood are concerned, and elements of cardiac valves in
particular, proper mechanical, chemical and biological prop-
erties are expected. The materials from which they are made
should not cause deterioration of morphotic blood elements,
react with surrounding tissue or release harmful substances
to blood. They should not adsorb blood elements. On the
contrary, they should minimize the possibility of blood clot-
ting, display high resistance to mechanical and structural
wear and be characterised by hemocompatibility that is
influenced by their surface treatment to a high degree [1,2].
Therefore, titanium belongs to the most commonly used
metallic materials, characterised by high corrosion resist-
ance and biotolerance. Titanium owes this virtue to spon-
taneously occurring compact and homogenous oxide TiO,
coating that is characterised by low electric conductivity,
thermodynamic stability and low tendency for the transition
in ionic state. Its presence assures high corrosion resistance
and its thickness does not exceed 10 nm, which means that
it is more prone to deformations. By changes of implant
properties it is possible to interfere in processes occurring
at implant-environment interface. To make titanium oxide
more homogenous and improve its residence to the biologi-
cal environment titanium is subjected to refining treatment
comprising one or several operations of surface treatment.
Among other things, anodic oxidation is recognised as one
of them. The process consists in creating passive oxide
coatings on the surface of metals and alloys carried out in
aqueous electrolyte solutions under the influence of electric
field [3,4]. The application of different potential values might
influence surface physiochemical properties. Hence, the aim
of the research was selection of optimum parameters of
the process of anodic oxidation to obtain a surface coating
having an improved corrosion resistance and low wettability
that guarantee implants are suitable for contact with blood.

Materials and method

Pure cpTi Grade 4 titanium taken from a bar having
a diameter d = 14 mm was the initial material to be tested.
The samples were subjected to the following modifications:
grinding, electrolytic polishing (described as samples in
their initial stage) and anodic oxidation. Mechanic polish-
ing was done with the use of water abrasive papers with
silicon carbide 500 as abrasive material. Next, samples
were electrolytically polished in a bath of chromic acid us-
ing the current density i = 10 + 30 A/cm?. Anodic oxidation
in the electrolyte based on phosphoric and sulphuric acids
with voltage ranging from 40 V to 100 V every 10 V was the
final stage. Samples were marked respectively as follows:
initial state, Ti_40V = Ti_100V. To evaluate physiochemical
properties the authors proposed the following tests: surface
wettability, potentiodynamic and impedance tests [5-10].

Before tests of corrosion resistance all samples were
tested for their surface wettability. The measurement of
an angle of wetting with a drop of liquid deposited on the
material surface was conducted at room temperature on
a testing post consisting of OEG’s SURFTENS UNIVERSAL
goniometer and a computer equipped with the Surftens
4.6 software created for the analysis of a registered drop
picture.

5 drops of distilled water, each having the volume of 1.5 pl,
were deposited on the surface of each sample. Each
measurement operation lasted 60 s. Next, the measured
values of wetting angles were presented as mean values
and standard deviation.
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Na powierzchnie kazdej z prébek naniesiono 5 kropli
wody destylowanej, kazda o pojemnosci 1,5 pl. Czas trwania
jednego pomiaru wynosit 60 s. Nastepnie oznaczone war-
tosci kgtow zwilzania zostaty przedstawione jako wartosci
Srednie z odchyleniem standardowym.

Kolejno przeprowadzono badanie odpornosci na korozje
wzerowg metodg potencjodynamiczng rejestrujgc krzywe
polaryzacji zgodnie z zaleceniami normy [11]. Zestaw pomia-
rowy sktadat sie z potencjostatu VoltaLab PGP201, elektrody
odniesienia (nasycona elektroda kalomelowa SCE typu
KP-113), elektrody pomocniczej (elektroda platynowa typu
PtP-201), anody (badana probka) oraz komputera PC wraz
z oprogramowaniem VoltaMaster 4. Przed przystgpieniem
do badan powierzchnie wszystkich probek zostaty oczysz-
czone w 96% alkoholu etylowym z wykorzystaniem ptuczki
ultradzwiekowej SONICA 1200M przez czas ok. t = 6 min.
Badania korozyjne rozpoczynano od wyznaczenia poten-
cjatu otwarcia Eqe W warunkach bezprgdowych. Krzywe
polaryzacji rejestrowano od wartosci potencjatu poczat-
kowego E,. = Eqce — 100 mV. Zmiana potencjatu naste-
powata w kierunku anodowym z szybkos$cig 0,167 mV/s.
Po uzyskaniu gestosci pragdu anodowego 1 mA/cm? zmie-
niano kierunek polaryzacji. Na podstawie uzyskanych krzy-
wych wyznaczono potencjat korozyjny E.,. oraz korzystajgc
z metody Sterna warto$¢ oporu polaryzacyjnego R,.

W celu uzyskania dodatkowych informacji o wtasnos-
ciach fizykochemicznych powierzchni analizowanych pré-
bek przeprowadzono réwniez badania z wykorzystaniem
elektrochemicznej spektroskopii impedancyjnej. Pomiary
przeprowadzono z wykorzystaniem systemu pomiarowego
Auto Lab PGSTAT 302N wyposazonego w modut FRA2
(Frequency Response Analyser). Zastosowany uktad po-
miarowy umozliwit prowadzenie badan w zakresie czesto-
tliwosci 10* + 10 Hz. Amplituda napiecia sinusoidalnego
sygnatu pobudzajgcego wynosita 10 mV. W badaniach
wyznaczono impedancyjne widma uktadu i dopasowano
uzyskane dane pomiarowe do uktadu zastepczego. Na
tej podstawie wyznaczono wartosci liczbowe opornosci R
i pojemnosci C analizowanych uktadéw. Widma impedancyj-
ne badanego ukfadu przedstawiono w postaci diagramoéw
Nyquista dla r6znych warto$ci czestotliwosci oraz w postaci
diagraméw Bode. Otrzymane spektra EIS interpretowano po
dopasowaniu metodg najmniejszych
kwadratéw do zastepczego ukfadu
elektrycznego. Wszystkie badania
elektrochemiczne zrealizowano
w sztucznym osoczu o temperaturze
T=37+1°CipH=7,040,2 (TABELA1).
Nastepnie wszystkie uzyskane war-
tosci poréwnano z wynikami prébek

Chemical compound

Stezenie
Concentration [g/dm?]

Zwigzek chemiczny NaCl

6.800(0.200 | 0.400 | 0.100

Next, tests of resistance to pitting corrosion using the
potentiodynamic method consisting of registration of po-
larization curves in accordance with the standard recom-
mendations were conducted [11]. The measurement set
up consisted of VoltaLab’s PGP201 potentiostat, reference
electrode (SCE type KP-113 saturated calomel electrode)
auxiliary electrode (platinum electrode type PtP-201), anode
(tested sample) and of a PC equipped with VoltaMaster 4
software. Before the start of tests the surface of all samples
was cleaned using 96 per cent ethanol with the applica-
tion of the SONICA 1200M ultrasonic washer for t = 6 min.
Corrosion testing was started with the setting of opening
potential E,, under no current condition. Polarisation curves
were registered from the value of initial potential Eg,, = E,,
to 100 mV. Change of potential ran in the direction of the
anode with the speed of 0.167 mV/s. After the density of the
anode current reached the level 1 mA/sq cm, the polarisation
direction was changed. On the basis of the obtained curves,
corrosion potential E,. and polarisation resistance R, value
using Stern’s method was determined.

In order to obtain additional information on physiochemi-
cal properties of surfaces of tested samples further research
with the use of electrochemical impedance spectroscopy
was conducted. Measurements were taken using AutoLab’s
PGSTAT 302N measurement system equipped additionally
with the Frequency Response Analyser FRA2 module. The
system allowed for tests being carried out in the frequency
range of 10* =+ 10 Hz. The amplitude of signal sinusoidal
actuating tension amounted to 10 mV. Impedance system
spectra were determined and the obtained data were ad-
justed to the substitute set up. On this basis numerical values
of resistance R and capacity C of the analysed systems
were determined. Impedance spectra of the tested system
were presented in the form of Nyquist diagrams for differ-
ent frequency values and in the form of Bode’s diagrams.
The obtained EIS spectra were interpreted after they had
been adjusted according to the method of the smallest
squares to the substitute electric system. All electrochemical
tests were carried out in artificial plasma having a tempera-
ture T = 37+1°C and pH = 7.2+0.2 (TABLE 1).

Then, all obtained values were compared with results
concerning samples at their initial state.

TABELA 1. Sklad chemiczny sztucznego osocza.
TABLE 1. Artificial plasma chemical composition.

CaCl, KCI MgSO, NaHCO, Na,HPO, NaH,PO,

2.200 0.126 0.026

w stanie wyjsciowym.
Wyniki i dyskusja

Przyktadowe zdjecia kropli wody destylowanej podczas
pomiaru przedstawiono na RYS. 1. Natomiast wyniki
pomiaréw kata zwilzania dla wszystkich analizowanych
powierzchni przedstawiono w TABELI 2.

Results and discussion

Sample photographs of a drop of distilled water during
the measurement are presented in FIG. 1. Results of wetting
angle measurement for each surfaces being analysed are
presented in TABLE 2.

RYS. 1. Przyktadowy pomiar kata
zwilzania, prébka:

a) 1 (Ti_40V),

b) 7 (Ti_100V).

FIG. 1. Representative measure-
ment of wetting angle, sample:
a) 1 (Ti_40V),

b) 7 (Ti_100V).
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000000 TABELA 2. Wyniki pomiaréw kata zwilzania.
TABLE 2. Wetting angle measurement results.

Sposob przygotowania probki Srednia warto$¢ kata zwilzania Odchylenie standardowe
Sample preparation Mean value of wetting angle, 6° Standard deviation, °
Ti_stan wyjsciowy/ Ti_initial state 56.95 +0.63
Ti_40V 38.66 +1.08
Ti_50V 50.65 +0.91
Ti_60V 49.09 +0.92
Ti_70V 47.70 +0.68
Ti_80V 79.27 +0.96
Ti_90V 66.50 +0.65
Ti 100V 81.23 +1.11
a) RYS. 2. a) Krzywe polaryzacyjne
5 tytanu w stanie wyjsciowym oraz
poddanego modyfikacji powierzchni,
b) obszar potencjatéw korozyjnych.
-6 FIG. 2. a) Polarisation curves regard-
o ing titanium at initial condition and
57 0) Ti_Initial State after surface modification, b) area of
S ;; E—ggx corrosion potentials.
-8 3) Ti_60V
4)Ti_70V
5) Ti_80V
9 6) Ti_90V
7) Ti_100V
-10
-0,5 0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0
Potential [V]
b)
-6
-6,5
7
-7,5
> -8 0
3 1
-8,5 2
9 3
5
-9,5 5
-10 3 ?
-0,35 -0,3 -0,25 -0,2 -0,15 -0,1 -0,05
Potential [V]

TABELA 3. Wyniki badan potencjodynamicznych — wartosci srednie.
TABLE 3. Results of potentiodynamic tests — mean values.

Sposoéb przygotowania Ti (Grade 4)

probki Odch. stand. R, Odch. stand. icorr Odch. stand.

Sample preparation St. deviation kQ-cm? St. deviation uA/cm? St. deviation
<C o Tistan wyjsciowy 259 £28.9 155 £122.2 0.160 +0.014

[ Ti_initial state

X It Ti_40 127 +26.8 786 +49.5 0.033 0.008
— LIJ 2 Ti_50 -151 +20.1 1064 +333.4 0.024 +0.004
oy 8 Ti_60 -246 +21.2 1645 +643.5 0.015 +0.002
wr 4 Ti_70 -208 +52.3 1845 +275.7 0.014 +0.003
w < ) Ti_80 -172 +52.1 1559 +133.5 0.016 +0.005
= E 6 Ti_90 -174 +32.5 2101 +1780 0.012 +0.003
_ 7 Tii1 00 -235 +61.2 4020 +1088.9 0,006 +0.001
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Na podstawie uzyskanych wartosci kgtow zwilzania
mozna stwierdzi¢, ze wszystkie analizowane powierzchnie
sg hydrofilowe. Najwiekszg zwilzalnos$cig charakteryzuje sie
powierzchnia probki poddanej utlenianiu anodowemu przy
zastosowaniu napiecia 40 V, natomiast najwieksze wartosci
kata zwilzania, a tym samym zmniejszenie zwilzalnosci
obserwuje sie dla probek poddanych procesowi utleniania
anodowego przy napieciu 80 V oraz 100 V.

Wyniki badan odpornosci na korozje wzerowg meto-
dg potencjodynamiczng przedstawiono na RYS. 2 oraz
w TABELI 3. Na podstawie uzyskanych wynikéw stwierdzo-
no, ze potencjat korozyjny dla prébek w stanie wyjsciowym
(szlifowanie oraz polerowanie elektrolityczne) przyjmowat
Srednig warto$¢ E, = -259 mV. Wyznaczone krzywe polary-
zacji anodowej wskazywaty na istnienie zakresu pasywnego
do wartosci potencjatu E = +4000 mV. W tym przypadku
nie zaobserwowano gwattownego przyrostu gestosci pra-
du anodowego w analizowanym zakresie pomiarowym,
Swiadczgcego o zainicjowaniu procesu korozji wzerowe;.
Dla probek w stanie wyjSciowym wyznaczona srednia
warto$¢ oporu polaryzacyjnego wynosita R, = 155 kQ-cm?.
W dalszej kolejnosci badaniu poddano prébki utleniane
anodowo. Stwierdzono korzystne zwiekszenie sie wartosci
potencjatu korozyjnego E_,,, oraz zwiekszenie oporu polary-
zacyjnego R, w odniesieniu do probek w stanie wyjsciowym.
W tym przypadku zakres pasywny rowniez wystepowat
w catym zakresie anodowym. Ponadto stwierdzono korzyst-
ne zmniejszenie gestosci pragdéw w zakresie anodowym dla
probek po modyfikacji powierzchni w stosunku do materiatu
wyjsciowego co swiadczy o zwiekszeniu odpornosci koro-
zyjnej badanego biomateriatu po jego obrobce (TABELA 3).
Na podstawie uzyskanych wynikow stwierdzono, ze najko-
rzystniejszym wariantem jest zastosowanie utleniania przy
potencjale 100 V.

W ostatnim etapie pracy przeprowadzono badania z wy-
korzystaniem EIS. Wyniki elektrochemicznej spektroskopii
impedancyjnej w postaci widm impedancyjnych uzyskane
w celu zidentyfikowania charakteru wytworzonej warstwy
tlenkowej na powierzchni biomateriatu przedstawiono na
RYS. 3. Natomiast uzyskane wielkosci elektryczne wyzna-
czone na podstawie zarejestrowanych widm zestawiono
w TABELI 4.

On the base of obtained values of wetting angles one may
state that all tested surfaces are hydrophilic. The sample
subjected to anodic oxidation at 40 V is characterised by the
highest wettability. The highest values of wetting angle, and
thus decrease in wettability, is noted for samples subjected
to anodic oxidation by voltages at the level of 80 V and 100 V.

Results of research of pitting corrosion resistance accord-
ing to the potentiodynamic method are presented in FIG. 2
and in TABLE 3. It has been stated that corrosion potential
for samples in their initial condition (grinding and electro-
lytic polishing) amounted to a mean value E.,, = -259 mV.
Anodic polarisation curves determined in such a way indicate
the existence of a passive range to the value of potential
E = +4000 mV. In this case no violent increase in anode
current density was noticed in the analysed range, which
might provide for initiating the pitting corrosion process.
In the case of samples at their initial condition the mean
value of polarisation resistance was determined and
amounted to R, = 155 kQ-cm?. Next anodic oxidised samples
were subjected to research. Positive increase in the value
of corrosive potential E_,, and an increase in polarisation
resistance R, was observed in comparison to the samples
in the initial state. In this case, the passive range was found
in the entire anodic range. In addition, positive reduction of
the current density was observed in the anodic range for the
samples following surface modification is comparison to the
initial material, which indicates increased corrosive resist-
ance of the tested biomaterial after treatment (TABLE 3).
On the basis of the above research it has been stated that
the most advantageous variant is the application of oxidation
by the potential of 100 V.

Research with the use of EIS was carried out at the last
stage. Results of electrochemical impedance spectroscopy
having the form of impedance spectra obtained to identify
the character of the created oxide layer on the biomaterial
surface are shown in FIG. 3. The obtained electric values
determined on the basis of registered spectra are shown
in TABLE 4.
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RYS. 3. Przyktadowe widma impedancyjne dla probek w stanie wyjsciowym oraz poddanych modyfikacji

powierzchni: a) wykres Nyquista, b) diagram Bode.

FIG. 3. Sample impedance spectra for samples at the initial condition and after they have been subjected to
surface modification: a) Nyquist graph, b) Bode’s diagram.
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TABELA 4. Wyniki elektrochemicznej spektroskopii impedancyjnej dla prébek w stanie wyjSciowym oraz po
utlenianiu anodowym przy napieciu od 40 V do 100 V.
TABLE 4. Results of electrochemical impedance spectroscopy for samples at the initial condition and after they

have been subjected to anodic oxidation from 40 V to 100 V.

Materiat CPEpore
ateria ) o
Material R., Qcm KQom? Yoz
Fs™'/cm?
ULz vlkion) N 30 | 0.1454E-4| 089 203 | 03783E2 | 0.33 ; 244
Ti_initial state
Ti_40 16 - - - 223 0.4702E-6 0.90 8 -116
Ti_50 17 - - - 209 0.4196E-6 0.88 5 -127
Ti_60 15 - - - 469 0.2603E-6 0.90 3 -110
Ti_70 17 - - - 524 0.2311E-6 0.89 5 -193
Ti_80 17 - - - 956 0.2270E-6 0.88 4 -203
Ti_90 17 - - - 1329 0.1734E-6 0.89 2 -170
Ti_100 17 968 0.2083E-6 0.89 4260 0.1852E-5 0.81 - -100
a)
CPEa
Rs
: ‘ Rct
—{ 1-W-
1 1 1
Z=Rs+4— Z =R+ +—3
.t Yo1 o)™ 57—+ Y (o) 57—+ Y, (o)
ct R Rpore

RYS. 4. Elektryczne schematy zastepcze wyznaczone dla cpTi: a) Ti_40, Ti_50, Ti_60, Ti_70, Ti_80, Ti_90,

b) Ti_stan wyjsciowy, Ti_100V.

FIG. 4. Electric substitute schemes for cpTi: a) Ti_40, Ti_50, Ti_60, Ti_70, Ti_80, Ti_90, b) Ti_initial state, Ti_100V.

Najlepsze dopasowanie modelowych widm do widm
impedancyjnych wyznaczonych eksperymentalnie w
sztucznym osoczu zapewnia: obwdd zastepczy o jednej
statej czasowej sktadajgcy sie z czterech elementow
elektrycznych reprezentujgcych opor elektrolitu i przejscia
jonow, pojemnosc¢ warstwy oraz zjawiska dyfuzyjne w war-
stwie (RYS. 4a), a takze uktad elektryczny, ktéry wskazuje
na udziat warstwy podwajnej (RYS. 4b) [9,12-14]. Btad
dopasowania wynosit od 2 do 6%. Symbole opisujace po-
szczegolne elementy elektrycznych obwodéw zastepczych
oznaczajg odpowiednio: R, — rezystancja elektrolitu, CPE
— pojemnosc¢ warstwy podwojnej, R, — opdr przeniesienia
tadunku na granicy faz, CPE,,. — pojemnos¢ warstwy po-
rowatej, R, — opor roztworu w strefie warstwy porowatej
(obecnos¢ poréw, efekt relaksacji lub dyfuzji wewnatrz
tych poréow), W — element Warburga. Diagramy Nyquista
wyznaczone dla prébek z tytanu cpTi poddanego polerowa-
niu elektrolitycznemu i utlenianiu anodowemu przy réznych
wartosciach potencjatu przedstawiajg fragmenty duzych
niepetnych poétokregow, ktére sg typowa odpowiedzig
impedancyjng dla cienkich warstw tlenkowych (RYS. 3a).
Przedstawione na diagramach Bode (RYS. 3b), maksy-
malne wartosci kgtow przesunigcia fazowego w szerokim
zakresie czestotliwosci, niezaleznie od rodzaju prébki, sg
zblizone i wynoszg 6 = 85°. Nachylenia log|Z| w catym
zakresie zmian czestotliwosci sg bliskie -1, co swiad-
czy o pojemnosciowym charakterze warstwy tlenkowe;.

The best matching of model spectra to experimental
impedance spectra in the artificial plasma was assured by
a substitute circuit with a single time constant composed of
four electric elements representing electrolyte resistance
and ions transition, the layer capacity as well as diffusion
phenomena inside layer (FIG. 4a), as well as another electric
circuit that indicates the input of the double layer (FIG. 4b)
[9,12-14]. The error in fitting procedure was from 2 to 6%.
Symbols describing individual elements of electric substitute
circuits are marked respectively: R,— electrolyte resistance,
CPE, — capacity of the double layer, R — resistance of the
charge transition at phases border, CPE,,. — capacity of
porous layer, R,,. — resistance of solution in the porous
layer sphere (presence of pores, relaxation or diffusion
effect within the pores), W — Warburg’s element. Nyquist
diagrams set for cpTi titanium samples formerly subjected
to electrolytic polishing and anodic oxidation by different val-
ues of the values of potential have the form of fragments of
large, incomplete semicircles that have impedance response
typical for thin oxide layers (FIG. 3a). Maximum values of
phase displacement at a broad range of frequencies pre-
sented in Bode’s diagrams (FIG. 3b) are similar regardless
of the type of sample, and amount to 6 = 85°. The slope
log|Z| at the whole scope of frequency change are close
to -1 which indicates the capacity character of oxide layer.
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Z kolei duze wartosci impedanciji |Z| > 108 Q-cm? w zakresie
najmniejszych czestotliwosci w przypadku prébek podda-
nych utlenianiu przy potencjale 90 V i 100 V wskazujg na
dobre wtasciwosci dielektryczne i ochronne warstw anodo-
wych powstatych na powierzchni probek.

Wyznaczone warto$ci admitancji (Z') oraz wspoétczynnika
n dla prébek poddanych procesowi utleniania anodowego
przy réznych wartosciach napiecia wykazaty poprawe
wiasnosci ochronnych w stosunku do stanu wyjsciowego
bezposrednio po polerowaniu elektrochemicznym. Ponadto
utlenianie anodowe przy napieciu 100 V spowodowato zna-
czgcy wzrost wartosci oporu przejscia jondw na granicy faz
R, oraz wyeliminowanie zjawisk dyfuzyjnych powstatych w
wyniku bezposredniego oddziatywania sztucznego osocza.

Whioski

Poprawa hemokompatybilnosci implantéw wykonanych
z tytanu stanowi zrédto zainteresowan wielu jednostek
badawczych. Dotychczasowe obserwacje kliniczne wyka-
zaly, ze struktura i grubo$¢ warstwy powierzchniowej majg
decydujacy wptyw na jakos¢ finalng implantow. Istnieje
wiele sposob jej ksztattowania. Skfad chemiczny i struk-
tura warstwy moze by¢ ksztattowana przy uzyciu metod
elektrochemicznych, wérdd ktérych dominuje utlenianie
anodowe. Aktualnie zagadnieniom utleniania anodowego
poswieconych jest wiele prac, ktére swg uwage skupiajg
miedzy innymi na wiasnosciach fizykochemicznych po-
wierzchni implantéow dostosowanych do uktadu kostnego
[15,16]. Niewiele miejsca literatura poswieca zagadnieniom
zwigzanym z modyfikacjg powierzchni tytanu do kontak-
tu z krwig. Stad tez autorzy pracy podjeli probe oceny
przydatnosci utleniania anodowego powierzchni tytanu
grade 4 na implanty stosowane w uktadzie krwionosnym.
W pierwszym etapie pracy powierzchnie probek utle-
nianych anodowo w zakresie potencjatéw 40 V - 100 V
poddano ocenie zwilzalnosci. Analiza charakteru warstwy
powierzchniowej biomateriatu pod wzgledem zwilzalnosci
pozwala na oceng, miedzy innymi zachowania komorek.
Wieksza zwilzalno$¢, a wiec mniejszy kat zwilzania bedzie
sprzyjata adhezji komérek do powierzchni biomateriatu, co
jest wazne w przypadku implantéw ortopedycznych, gdyz
wptywa na proces integracji implantu z tkankg. Natomiast
mniejsza zwilzalno$¢ — wieksza wartos¢ kata zwilzania,
jest istotna w przypadku takich klinicznych zastosowan,
jak np. elementy zastawek serca czy urzgdzenia stuzg-
ce do dializy, dla ktérych pozgdana jest mata adsorpcja
biatek, ktéra ogranicza proces krzepniecia krwi [17-19].
W badaniu wykazano, ze maksymalna warto$¢ potencjatu
utleniania (100 V) pozwala na uzyskanie kata zwilzania
wskazujgcego na matg zwilzalno$¢ powierzchni, co jest
zjawiskiem korzystnym dla implantéw do kontaktu z krwig
[1,2]. Oprocz zjawiska zwilzalnosci powierzchni istotnym
kryterium przydatnosci danego rodzaju modyfikacji po-
wierzchni w przypadku implantéw kardiologicznych jest
odpornos$c¢ korozyjna. Dlatego tez w kolejnym etapie pracy
przeprowadzono badania elektrochemiczne. Niezaleznie
od wartosci potencjatu utleniania anodowego stwierdzono
catkowitg odpornosc¢ na korozje wzerowg w zakresie do +4 V
oraz korzystne zwiekszenie warto$ci oporu polaryzacyjnego,
a co za tym idzie obnizenie gestosci pradu korozyjnego.
Wytworzona w ten sposéb warstwa podwdjna zidentyfiko-
wana w badaniach EIS stanowita bariere ochronng przed
odziatywaniem $rodowiska korozyjnego. Wysoka wartos¢
oporu przejscia jonéw uzyskana przy 100 V i brak elementu
Warburga wptywa na duzg stabilno$¢ warstwy i brak reakcji
w kontakcie ze sztucznym osoczem, co nalezy uzna¢ za
korzystne.

On the other hand, high values of impedance |Z| > 106 Q-cm?
at the lowest frequency range in the case of samples that
have been oxidized at the voltage of 90 V and 100 V indicate
good dielectric and protective properties of anode layers
occurring on samples surfaces.

Set admittance (Z') values and n coefficient for samples
subjected to anodic oxidation by different values of voltages
have demonstrated the improvement in protective properties
compared to the initial state directly after electrochemical
polishing. Furthermore, anodic oxidation by the voltage of
100 V caused a significant increase in the ions transition
resistance value at interface R and the elimination of diffu-
sion phenomena occurring as a result of the direct influence
of artificial plasma.

Conclusions

Improvement of haemocompatibility of titanium implants
is of much interest for many research entities. Previous
clinical observations demonstrated that structure and
thickness of the surface layer determine the final quality
of implants. There are various ways to shape it. Chemical
composition and structure of the layer may be modelled us-
ing electrochemical methods, of which anodic oxidation is
a dominant one. Presently, many studies are devoted to the
issue of anodic oxidation, focusing also on physicochemical
characteristics of the surface of implants adjusted to the
skeletal system [15,16]. Few studies are available in the
literature regarding issues associated with modification of
titanium surface in contact with blood. Therefore, the authors
attempted to evaluate the usefulness of anodic oxidation
of Grade 4 titanium surface for implants used in the blood
system. In the first stage of the study, wettability of surfaces
of the samples undergoing anodic oxidation in the range
of 40 V - 100 V was assessed. The analyse of biomaterial
surface layer regarding their wettability allowes to evaluate
possible reaction of cells. Higher wettability and thus lower
wetting angle shall favour cell adhesion to biomaterial sur-
face what is important in the case of orthopaedic implants
as it influences the process of tissue — implant integration.
On the other hand, lower wettability — higher value of wet-
ting angle is vital in the case of such clinical applications as
eg. elements of cardiac valves or devices used in dialysis
in which case the lowest protein adsorption is desired as it
reduces blood coagulation [17-19]. The test demonstrated
that maximum value of the oxidation potential (100 V) allows
to obtain a wettability angle indicating low surface wettability,
which is a positive phenomenon for implants in contact with
blood [1,2]. Apart from wettability, an important usefulness
criterion for a given type of surface modification in the case of
cardiovascular implants is corrosive resistance. Therefore,
electrochemical testing was conducted in the next stage of
the study. Regardless of the value of anodic oxidation poten-
tial, complete resistance to pitting corrosion was observed
within the range of up to +4000 mV, as well as a positive
increase in polarisation resistance and, consequently,
a reduction in the corrosive current density. Thus created
double layer identified in the EIS tests was a protective
barrier against the effects of corrosive environment. High
value of the ionic transfer resistance achieved with 100 V
variant and absence of the Warburg element provide high
stability of the layer, as well as lack of reactions in contact
with artificial blood plasma, which should be considered as
a positive effect.
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i impedancyjnych jednoznacznie wykazano, ze zastosowa-
nie procesu utleniania anodowego przy wartosci potencjatu
100 V po procesie polerowania elektrochemicznego dla
tytanu cpTi Grade 4 stosowanego na implanty kardiolo-
giczne jest uzasadnione i w petni przydatne dla poprawy
bezpieczenstwa uzytkowania wszczepu.

W celu petniejszego scharakteryzowania powierzchni
czystego tytanu ctTi Grade 4 poddanego utlenianiu ano-
dowemu przy wartosci napiecia 100 V w kolejnych bada-
niach przeprowadzona zostanie analiza trombogennosci
powierzchni metodg Impact-R.

Podziekowania

Projekt zostat sfinansowany ze Srodkéw Narodowego
Centrum Nauki przyznanych na podstawie decyzji nr
2011/03/B/ST8/06499.
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Streszczenie

Celem przeprowadzonych badan byto uzyskanie
nowego wielofunkcyjnego biomateriatu do regeneracji
tkanki kostnej, spetniajgcego wymagania stawiane
przez nowe trendy w medycynie regeneracyjnej.
Biorgc pod uwage wymagania zwigzane ze zgodno$cig
biologiczng oraz minimalng szkodliwo$cig implantu dla
organizmu ludzkiego, z grupy dostepnych naturalnych
i syntetycznych polimerow jako najbardziej obiecujgcy
wybrany zostat chitozan. Chitozan jest coraz cze$ciej
uzywanym polimerem w zastosowaniach medycznych,
takich jak: opatrunki, systemy dostarczania leku,
system dostarczania genéw, podfoza do regeneracji
koSci i tkanek migkkich, itp. Istotng zaletg chitozanu
Jest jego zdolno$¢ do tworzenia fazy hydrozelowej i ta
wia$ciwosc jest wykorzystywana przez naukowcow do
uzyskiwania nowych biomateriatow. Obecnie hydro-
zele sg uzywane w zastosowaniach sensorycznych
wykorzystujgcych sygnaty temperaturowe, pH, sity
Jjonoweyj, jonowe czy przytozonego zewnetrznego pola
magnetycznego do wywotania oczekiwanej odpowie-
dzi. W niniejszej pracy zostat zastosowany syntetycz-
ny nanokrzemian warstwowy pod nazwg handlowg
Laponite® XLS zamiast powszechnie stosowanych
organicznych srodkow sieciujgcych czesto szkodliwych
dla pacjenta. Uzyskane probki zostaty scharakteryzo-
wane za pomocg roznicowej kalorymetrii skaningowej
(DSC), spektroskopii w podczerwieni z transformacjg
Fouriera (FT-IR), dyfrakcji rentgenowskiej oraz testu
nasigkliwo$ci. Do wstepnego okreslenia bioaktywnosci
materiatdw zastosowano test w warunkach in vitro
zaproponowany przez Kokubo. Uzyskane dane pod-
dane ocenie i szczegbétowej analizie daty pozytywne i
obiecujgce wyniki.

Stowa kluczowe: chitozan, Laponite®, rusztowanie,
regeneracja tkanki kostnej

[Inzynieria Biomateriatéw 126 (2014) 31-39]

Wstep

W dzisiejszych czasach, kiedy wypadki i choroby sg
odpowiedzialne za niemal wszystkie uszkodzenia tkanki
kostnej, zadaniem inzynierii materiatowej jest otrzyma-
nie odpowiedniego biomaterialu wspomagajacego jej
rekonstrukcje. Kos¢ jest wielofazowym kompozytem
sktadajgcym sie z zewnetrznej fazy - zbitej tkanki kost-
nej, oraz wewnetrznej fazy - ggbczastej tkanki kostne;j.

SYNTHESIS AND
CHARACTERIZATION OF
HYDROGEL CHITOSAN/LAPONITE
NANOCOMPOSITES FOR BONE
TISSUE ENGINEERING

KRrzyszToF PAzDAN*, KINGA PiELICHOWSKA*, KAROL GRYN,
JAN CHLOPEK

AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
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AL. Mickiewicza 30, 30-059 Krakow, PoLAND
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Abstract

The aim of the study was to obtain novel multifun-
ctional biomaterials for bone tissue regeneration fulfil-
ling the requirements imposed by new trends in rege-
nerative medicine. Taking into account that implant has
to be biocompatible and less harmful to humans, from
a group of available natural and synthetic polymers
chitosan was chosen as one of the most promising
biomaterials. Chitosan is more and more commonly
used in medicine for wound dressings, drug delivery
systems, gene delivery systems, scaffolds for bone
and soft tissue regeneration etc. Important advantage
of chitosan is its ability to create hydrogel phases and
this property is used by scientists to obtain novel bio-
materials. Nowadays hydrogels are commonly used in
sensing applications using temperature, pH, ions, ionic
strength or external magnetic field mechanisms to
trigger the desired response. Having regarded patient
care, synthetic nanoclay (trade name Laponite® XLS)
was applied instead of commonly used organic cross-
-linkers. Obtained specimens were characterized by
differential scanning calorimetry (DSC), Fourier Trans-
form Infrared Spectroscopy (FT-IR), X-ray diffraction
and water soaking test. The in vitro test proposed by
Kokubo was performed to determine bioactivity of the
materials. Obtained data were analyzed in detail and
provided positive and promising information.

Keywords: chitosan, Laponite®, scaffold, bone tissue
regeneration

[Engineering of Biomaterials 126 (2014) 31-39]

Introduction

Nowadays, when accidents and diseases are responsible
for almost all bone tissue damages, materials engineering
is going forward to accomplish requirements for bone re-
placement biomaterials. According to materials engineering
bone is a multiphase composite combined form exterior
compact osseous tissue and interior spongy osseous tis-
sue. These biologically identical tissues are very different in
their microstructure, which influences their functions. When
compact tissue provides mechanical properties like stiffness
and elasticity, spongy tissue, owing to its porous structure,
ensures transport of biological fluids [1].
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Te biologicznie identyczne tkanki bardzo réznig sie budowg
mikrostrukturalng, co powoduje zréznicowanie ich funkgiji.
Istota zbita zapewnia wtasciwosci mechaniczne, takie jak
sztywnosc¢ i sprezystosc, natomiast istota ggbczasta, dzieki
porowatej strukturze, zapewnia mozliwosc¢ transportu pty-
noéw biologicznych [1].

Materiaty na poditoza dla regeneracji tkanki kostnej po-
winny by¢: bioaktywne i biozgodne, bioresorbowalne, nie-
toksyczne (zarowno sam materiat jak i produkty degradaciji),
tatwo formowalne i stosunkowo proste w otrzymywaniu [2].
S3 to powody, dla ktérych klasycznie stosowane materiaty
poddaije sie modyfikacji w celu poprawienia ich bioaktywnosci,
zwilzalnosci, wytrzymatosci mechanicznej oraz stabilnosci
termicznej i chemicznej [3,4]. Niektore z biomateriatow
wykazujg czes¢ parametrow adekwatnych do planowanych
zastosowan, co utatwia ich modyfikacje, a przyktadem jest
chitozan. Obecnie powszechnie stosowane hydrozele sg
tréojwymiarowymi hydrofilowymi sieciami polimerowymi,
ktorych wiasciwosci zalezg od srodowiska zewnetrznego.
Najbardziej popularnymi i poszukiwanymi przez badaczy
materiatami sg te, ktére reagujg zmiang objetosci w odpow-
iedzi na bodzce zewnetrzne, takie jak pH, temperatura, sita
jonowa i pole elektryczne lub magnetyczne [5].

Chitozan jest polisacharydem pochodzenia naturalnego
uzyskiwanym poprzez alkaliczng deacetylacje proszku
chityny otrzymywanej ze skorupek bezkregowcow (np.
krewetek). Chtozan o wysokiej czystosci mozna takze
otrzymac¢ w wyniku hodowli specyficznych gatunkow grzy-
bow [6]. Kohn i in. w swojej pracy przedstawili najczesciej
uzywane biodegradowalne polimery stosowane do produkgiji
materiatéw dla potrzeb inzynierii tkankowej, a wsrdd nich
chitozan, ktéry posiada zestaw niezbednych witasciwosci
wymaganych dla przysztych zastosowan w tej dziedzinie [7].
Wedtug Malette i in. implanty na bazie chitozanu sg dobrze
tolerowane i nieantygenowe w poréwnaniu z materiatami
z modnego obecnie kwasu hialuronowego [8]. Dodatkowo
mozna z niego w prosty sposob tworzy¢ porowate hydrozele
i hydrozelowe nanokompozyty. Nowe struktury hydrozelowe
mozna uzyskac na kilka réznych sposobow, m.in. poprzez
zamykanie biomolekut, jako systemy dostarczania lekéw,
genodw czy ukfady teranostyczne. Do chitozanowej matrycy
oraz jego kompozytéw wprowadza sie liczne srodki terapeu-
tyczne, na przyktad: antybiotyki, leki przeciwnowotworowe,
przeciwzakrzepowe, przeciwzapalne, steroidy, biatka,
aminokwasy, zwigzki przeciwcukrzycowe i diuretyki [9,10].

Gtéwnymi zaletami chitozanu wyrdzniajgcymi go w grupie
potencjalnych materiatow na rusztowania sg: nietoksycznosc,
nieimmunogennos¢, brak rakotwoérczosci produktéw degra-
dacji, biokompatybilnos¢, bioaktywnosc, bioresorbowalnosé
oraz biodegradowalnos¢ [11]. Wiasciwosci te czynig chito-
zan potencjalnym kandydatem na nowoczesne hydrozelowe
systemy dostarczania lekdw. Wedtug Buengera i in. chitozan
tatwo tworzy struktury hydrozelowe oraz posiada zdolnosc¢
magazynowania bioczgsteczek poprzez wiele mecha-
nizmdw, w tym sieciowanie chemiczne, sieciowanie jonowe
i jonowe kompleksowanie [12]. Mozliwe zmiany struktury
chitozanu przez modyfikacje chemiczng rowniez okazujg sie
uzyteczne w kwestii magazynowania biologicznie aktywnych
czgsteczek przez strukture polimeru i kontroli profilu ich
uwalniania. Istnieje kilka typowych metod modyfikaciji, takich
jak: kopolimeryzacja, szczepienie, chemiczne i jonowe
sieciowanie, tworzenie polielektrolitowych kompleksow,
itp. [13]. Badania wykazaty, ze chitozan moze promowac
proliferacje komorek i osteogeneze, ale tylko w przypadku
stosowania kompozytéw umiarkowanie peczniejgcych.
Zbyt wysoka zdolno$s¢ magazynowania wody nie jest
zalecana [10]. Istnieje zatem wiele bardzo korzystnych
wtasciwosci chitozanu, ktére moga by¢ przydatne dla
przysztych zastosowan.

Materials for scaffolds for bone tissue regeneration have
to be bioactive, biocompatible, bioresorbable, non-toxic
(material and products of degradation), easily formable,
easily processable [2]. The main reason why classically
used materials are modified are the needs to improve their
bioactivity, wettability, mechanical strength and thermal or
chemical properties [3,4]. Currently commonly used hydro-
gels are hydrophilic three-dimension polymer networks,
which react to the signals from surrounding environment.
The most popular and prospective for researchers are
these undergoing a volume change in response to external
stimuli such as pH, temperature, ionic strength, electric and
magnetic field [5].

Chitosan is a natural-based polysaccharide obtained
by alkaline deacetylation of chitin powder received from
invertebrates (e.g. shrimps). High purity chitosan can be
also obtained from fungus culture [6]. Kohn et al. pre-
sented the most commonly used biodegradable polymers
in tissue-engineered products. Among them, chitosan
has a set of required properties for future applications [7].
Advantages of chitosan as biomedical implant for bone
tissue regeneration are indisputable. According to Malette
et al. chitosan implants are well-tolerated and non-antigenic
as compared to fashionable hyaluronic acid materials [8].
It can easily create porous hydrogels and hydrogel based
nanocomposites. However novel hydrogel structures
can be obtained through several ways of entrapment of
biomolecules for different applications, e.g. drug delivery,
gene delivery and theranostics. In chitosan-based matrix
and composites numerous therapeutic agents have been
incorporated, such as: anticancer, antibiotics, antithrom-
botic, anti-inflammatory, steroids, proteins, amino acids,
antidiabetic and diuretics [9,10].

Main advantages of chitosan as potential scaffold materi-
als are non-toxicity, non-immunogenicity, non-carcinogenic-
ity of degradation products, biocompatibility, bioactivity,
bioresorbability and biodegradability [11]. These properties
make it a future candidate for novel hydrogel drug deliv-
ery systems. According to Buenger et al. chitosan easily
forms hydrogel particles and entraps biomolecules through
a number of mechanisms, including chemical crosslinking,
ionic crosslinking, and ionic complexation [12]. A possible
alternative for chitosan is its chemical modification found
useful for the association of bioactive molecules and then
controlling their release profile. There are a few universal
methods of modification such as copolymerization, grafting,
chemical and ionic crosslinking, polyelectrolyte complexa-
tion, etc [13]. Previous studies demonstrated that chitosan
could promote cell proliferation and osteogenesis but only
in the case of moderate swelling materials. Too high ability
of water entrapment is not recommended [10]. There are
multiple advantageous properties of chitosan that can be
useful for future applications.

Cross-linking is the most common way for improvement
of hydrogel properties. In the case of chitosan Tapan Ku-
mar Giri et al. listed substances used as crosslinkers such
as glutaraldehyde, oxalic acid, formaldehyde, glyoxal and
genipine [14]. These are organics which mostly are harmful
or poisonous. Therefore Laponite® was chosen as harmless
to humans.

Laponite® is a plate-like synthetic clay hectorite-type
belonging to a family of phyllosilicates type 2:1. Its struc-
ture represent empirical formula: Na®"*[SigMgs sLiy 3Oy
(OH),]°™. The plates of Laponite®are of 25 nm in length and
0.92 nm in thickness [15]. Laponite® has multiple strong
advantages like large surface area, anionic surface charges
and exchangeable sodium cations in hydrated interlayers.
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Sieciowanie jest najczestszym sposobem poprawy wias-
ciwosci fazy hydrozelowej. W przypadku chitozanu Tapan
Giri Kumar i in. jako najczesciej stosowane srodki sieciujgce
wyszczegOlnili takie substancje jak: aldehyd glutarowy,
kwas szczawiowy, formaldehyd, glioksal i genipin [14].
Sg to substancje organiczne, ktére w wiekszosci sg
szkodliwe lub toksyczne dla organizmu ludzkiego. Dlatego
w niniejszej pracy jako srodek sieciujgcy wybrano nieszkod-
liwy dla organizmu ludzkiego Laponite®.

Laponite® jest syntetycznym krzemianem warstwowym
typu hektorytu o budowie ptytkowej nalezgcg do rodziny
krzemianéw warstwowych typu 2:1. Jego strukture opisuje
wzor empiryczny: Na®"*[SigMg; sLiy 30,,(OH),1°7. Plytki
Laponitu® majg 25 nm dtugosci i 0,92 nm grubosci [15].
Laponite® ma wiele zalet, takich jak: duza powierzchnia
wiasciwa, ujemny tadunek powierzchniowy i wymienne ka-
tiony sodu w uwodnionych warstwach miedzypakietowych.
Obecnosc¢ kationdw sodu powoduje lepsze wiasciwosci
adsorpcyjne dla lekéw o budowie kationowej. Ponadto jego
eksfoliowane czagstki mogg dziata¢ jako wielofunkcyjne
srodki sieciujgce tworzgc wigzanie miedzy fancuchami po-
limeru a czgsteczkami dajgc w konsekwencji tréjwymiarowg
sie¢ [16]. Zastosowanie Laponitu® jako $rodka sieciujgcego
zamiast klasycznie uzywanych substancji organicznych,
wydaje sie korzystne ze wzgledu na jego nietoksyczne wias-
ciwosci dla zywych komérek oraz catego organizmu [17].
Uzyty syntetyczny krzemian warstwowy charakteryzuje sie
identyczng budowa, lecz lepszymi wtasciwosciami sorpcyj-
nymi niz montmorylonit. Jako syntetyczny zwigzek wykazuje
on bardzo niskg zawarto$¢ metali ciezkich. Ponadto Laponit®
pod wzgledem sktadu chemicznego i produkiéw rozpuszcza-
nia wykazuje pewne podobienstwo do bioaktywnych szkiet,
jak réwniez wykazuje zdolnos¢ do tworzenia bioaktywnych
nanokompozytéw PEO/Laponit® [18,19]. Poprzez analogie
do innego podobnego krzemianu warstwowego (montmo-
rylonitu), z ktérego mozna otrzymac bioaktywne kompozyty
chitozanu [20] mozna spodziewac¢ sie, ze wprowadzenie
Laponitu® do chitozanu réwniez pozwoli na poprawe bio-
aktywnosci otrzymywanych materiatow.

W niniejszej pracy przedstawiono badania nad nowymi
hydrozelowymi nanokompozytami na bazie chitozanu dla
inzynierii tkanki kostnej, ktore zostaly uzyskane przez sie-
ciowanie chitozanu przy uzyciu Laponitu®.

Materiaty i metody

Przygotowanie kompozytow

Chitozan (MCS) otrzymany z pancerzykéw krewetek
o sredniej masie czgsteczkowej 600.000 - 800.000 i stop-
niu deacetylacji 75-85% oraz tripolifosforan sodu (TPP)
o wzorze empirycznym Na;O,,P; wyprodukowata firma
Acros Organics. Do rozpuszczania chitozanu uzyto kwasu
octowego (CH,COOH) produkcji POCH SA (Polska). Wybra-
ny typ Laponite® XLS dostepny na rynku zostat dostarczony
przez Rockwood Additives Ltd (UK).

Wszystkie syntezy przeprowadzono w tych samych wa-
runkach temperatury pokojowej w atmosferze powietrza. Od-
wazone iloci Laponitu® XLS zdyspergowano w 2% (% wag.)
wodnym roztworze kwasu octowego i mieszano za pomocg
mieszadfa magnetycznego przez czas zalecany przez pro-
ducenta [15] (w przypadku Laponite® XLS okoto 1 godziny).
Nastepnie, ostroznie dodano odpowiednie ilosci chitozanu
i mieszano przez nastepng godzine w celu rozpuszczenia
polimeru. Wszystkie probki hydrozelu charakteryzowaty
sie tg samg zawartoscig chitozanu (MCS) - 2,5% (% wag.)
i r6zng zawartos$cig Laponite® (XLS) - TABELA 1.

Presence of sodium cations causes better adsorption prop-
erties for cationic drug molecules. Moreover, the exfoliated
particles may act as multifunctional cross-linkers in the nano-
composite hydrogel formation and the polymer chains were
anchored to the particles and entangled to form a network [16].
Use of Laponite® as a cross-linker is an appropriate ap-
proach instead of classicaly used organics, due to its non-
toxic properties for living cells and whole organism [17].
Additionally Laponite® exhibits some similarity to bioactive
glasses, in terms of chemical composition and dissolution
products and it demonstrates the ability of creating bioactive
PEO/Laponite® nanocomposites [18,19]. Used synthetic
clay has got the same structure type but better sorption
properties than montmorillonite. As a synthetic compound
it shows low heavy metal content. Referring to another
bioactive clay commonly used for obtaining biocomposites
-montmorillonite [20], it might be expected that introduction
of Laponite® to chitosan matrix will improve bioactivity of
the resulting material.

In this work the results on novel nanocomposites based
on chitosan hydrogels for bone tissue that have been ob-
tained by chitosan crosslinking using Laponite® are reported.

Materials and Methods

Preparation of composites

Chitosan (MCS) from shrimp shells (medium molecular
weight: 600,000 — 800,000, deacetylation degree between
75% and 85%) and sodium tripolyphosphate (TPP) with
empirical formula Na;O,,P; were purchased from Acros
Organics. Acetic acid (CH;COOH) used to dissolve chitosan
was purchased from POCh (Poland). Laponite® was supplied
by Rockwood Additives Ltd (UK).

All reactions were performed in the same room conditions
and air atmosphere. Weighed amounts of Laponite® XLS
were dispersed in 2% (wt%) acetic acid aqua solution and
mixed with magnetic stirrer during time specified by producer
[15]. In the case of Laponite® XLS it was about 1 h. Next,
weighed amount of chitosan was gently added and stirred
another hour to dissolve the polymer. All samples had the
same content 2.5% of chitosan (MCS) and different content
of Laponite® (XLS) — TABLE 1.

TABELA 1. Opis probek.
TABLE 1. Samples’ description.

Zawartos$¢ chitozanu i Laponitu®

Prébka w hydrozelu
SET ] Content of chitosan and Laponite®
in hydrogel
M25X2 2.5% MCS/2.0% XLS
M25X5 2.5% MCS/5.0% XLS
M25X75 2.5% MCS/7.5% XLS
M25X10 2.5% MCS/10.0% XLS
M25X125 2.5% MCS/12.5% XLS
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Kompozyt w postaci sfer zostat wytrgcony w 5% roztworze

® o o e o o o przeciwjondw tripolifosforanowych w celu osiggniecia jonowe-

go zelowania fazy chitozanowej. Po wytrgceniu sfery kompo-
zytowe przemyto wodg destylowang, suszono na powietrzu
oraz pod zmniejszonym ci$nieniem w temperaturze 50°C.

Spektroskopia w podczerwieni z transformata
Fouriera (FTIR)

Pomiary FTIR przeprowadzano w pastylkach KBr
z uzyciem urzadzenia Bruker Vertex 70V w temperaturze
pokojowej, w zakresie 4000 - 400 cm" i rozdzielczosci 2 cm-.

Roéznicowa kalorymetria skaningowa (DSC)

Pomiary przeprowadzono za pomocg skaningowego
kalorymetru réznicowego Mettler Toledo DSC1 z oprogra-
mowaniem STAR®. Program temperaturowy sktadat sie
z nastepujacych etapow: chtodzenie od 25 do -50°C z szyb-
koscig 10°/min, wymrazanie w temperaturze -50°C przez
5 min i ogrzewanie od -50 do 230°C z szybkoscig 10°/min.
Pomiar odbywat sie w atmosferze azotu przy przeptywie gazu
30 mi/min.

Test nasigkliwosci

Nasigkliwos¢ oznaczano jako stosunek masy wody
pochtonietej przez probke suchg do masy probki suchej.
Zblizone ilosci wybranych kompozytéw wazono przy uzyciu
wagi analitycznej, a nastepnie inkubowano w wodzie de-
stylowanej w temperaturze pokojowej przez 2 dni i wazono
w okreslonych przedziatach czasu w celu okreslenia pro-
centowego wzrostu masy kompozytu by wyznaczy¢ stopien
absorpcji wody.

Bioaktywnos¢ in vitro — wstepna ocena

Prébki inkubowano w temperaturze 37°C przez 4 tygo-
dnie w symulowanym ptynie fizjologicznym (SBF) o stezeniu
jondéw zblizonym do ludzkiego osocza krwi wediug metody
Kokubo [21]. Podczas inkubacji w SBF nukleacja apatytu
na powierzchni materiatu uwazana jest jako wstepna ocena
aktywnosci biologicznej materiatu, a wykonuje sie jg przed
testem in vivo w celu zmniejszenia liczby eksperymentow
przeprowadzanych na zwierzetach. Roztwér SBF wymie-
niano co 3-4 dni (dwa razy w tygodniu). Po zakonczeniu
inkubaciji, probki wysuszono na powietrzu oraz w warunkach
prozniowych i obserwowano za pomocg skaningowego
mikroskopu elektronowego FEI Nova Nano SEM 200 zinte-
growanegdo z systemem analizy EDS (EDAX Company), aby
sprawdzi¢ obecnos¢ krysztatow apatytu powstatych podczas
inkubacji. Wszystkie probki zostaty napylone warstwg wegla
przed obserwacjg SEM.

Dyfrakcja rentgenowska (XRD)

Pomiary przeprowadzano przy uzyciu dyfraktometru
proszkowego Philips X’'Pert Pro X-ray wyposazonego
w dwukotowy goniometr z geometrig Bragg-Brentano.
Zrédtem promieniowania byta lampa rentgenowska o linio-
wym ognisku i anodzie miedziowej (K., = 1,54054 A).

Wyniki i dyskusja

Jak podaje Mucha [22], dla chitozanu wyszczegdlniamy
pasma referencyjne zalezne i niezalezne od stopnia ace-
tylacji i deacetylacji. Dla badanych materiatéw na RYS. 1
charakterystyczne pasma dla fazy chitozanowej to drgania
rozciggajgce —C=0 przy 1663 i 1626 cm™ oraz drgania
zginajgce w ptaszczyznie — NH przy 1561 cm™'. Natomiast
pasma odniesienia wystepujg dla drgan rozciggajgcych
—OH przy 3448 cm™', —CH przy 2877 cm™' oraz drganiach
rozciggajgcych —C—O przy 1159, 1074 i 1025 cm™' [22].

The composite beads were precipitated from 5% solution
of tripolyphosphate counter-ions to achieve ionic gelation
chitosan phase. After precipitation they were washed in
distilled water, air and vacuum dried at 50°C.

Fourier Transform Infrared Spectroscopy (FTIR)

FTIR measurements were carried out with KBr pellet
method using Bruker Vertex 70v at room temperature
in the range of 4000 — 400 cm™ and resolution 2 cm™.

Differential Scanning Calorimetry (DSC)

The measurements were performed using the Mettler
Toledo DSC1 differential scanning calorimeter with STAR®
System. Temperature program consisted following steps:
cooling from 25 to -50°C with rate 10°/min, freezing at-50°C
for 5 min and heating from -50 to 230°C with rate 10°/min
as a main measurement.

Foregoing program was performed at nitrogen atmos-
phere with flow rate 30 ml/min for all samples in aluminum
sealed pans. Obtained data have been evaluated in STAR®
Software v.12 evaluation module.

Water soaking test

Water soaking was determined as the ratio of mass of
absorbed water by dry sample to the mass of dry sample.
Comparable mass of selected composites were weighed
using an analytical scale and then incubated in distilled
water at room temperature for 2 days and weighed to de-
termine a percentage increase in composite weight what
showed the degree of water uptake.

In vitro bioactivity — preliminary evaluation

Samples were incubated at 37°C for 4 weeks in Simu-
lated Body Fluid (SBF) followed by Kokubo method with ion
concentrations close to those of human blood plasma [21].
During SBF incubation apatite generation on material
surface is a preliminary assessment of bioactivity carried
out before in vivo test and therefore it reduces the number
of experiments carried out with animals. SBF solution was
exchanged every 3-4 days (twice a week) during incuba-
tion. Having finished the incubation, specimens were
air and vacuum dried and observed using a scanning
electron microscope FEI Nova Nano SEM 200 integrated
with an EDS Analysis System (EDAX Company) in order
to visualize apatite crystals created during incubation.
All samples were coated with a thin layer of carbon before
SEM observation.

X-ray diffraction (XRD)

The measurements were performed using Philips X'Pert
Pro X-ray two-wheel goniometer powder diffractometer with
Bragg-Brentano geometry. The radiation source was a linear
focused X-ray tube and copper anode (K, = 1.54054 A).

Results and Discussions

Mucha reported [22] that reference bands for chitosan
are relative and non-relative from acetylation and deacetyla-
tion degree. For investigated materials characteristic bands
for chitosan phase — C=0O stretching vibrations at 1663
and 1626 cm” and — NH bending vibration in a plane at
1561 cm™ can be observed (FIG. 1). Reference bands are
—OH stretching vibration at 3448 cm™, —CH stretching
vibration at 2877 cm and —C—O stretching at 1159, 1074
and 1025 cm™ [22].
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TABELA 2. Liczby falowe charakterystycz-

> nych pasm dla chitozanu i kompozytéw
V| chitozan/Laponit®.

TABLE 2. Characteristics of absorption
\/ bands for chitosan and chitosan/Lapo-

nite® composites.

f’—\ al > M25X2 1645 1561 1001
9)
T ]
M25X5 1647 1562 1000
4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500
Wave number/Liczba falowa [cm] M25X75 1648 1562 1007
RYS. 1. Widma IR dla chitozanu i kompozytéw chitozan/Lapo- M25X10 1649 1561 1008
nit®: a) M25X2, b) M25X5, c) M25X75, d) M25X10, e) M25X125,
f) MCS oraz g) Laponit®.
FIG. 1. IR spectrum of chitosan and chitosan/Laponite® compos- leaAies e Leci (2
ites: a) M25X2, b) M25X5, c) M25X75, d) M25X10, e) M25X125,
f) MCS and g) Laponite®. MCS 1605 1546 1030

W celu petnego scharakteryzowania otrzymanych mate-
riatbw zarejestrowano réwniez widmo czystego chitozanu
(RYS. 1f). Gtébwne pasma wystepujgce w widmie chitozanu
(MCS) wynikajg z wystepowania drgan rozciggajacych grupy
OH w zakresie 3600 do 3000 cm" i wigzania C—H w grupie
—CH, (2890 cm™") oraz —CH, (2820 cm™).

Wedtug oceny niektérych naukowcow, zakres 1630-
1560 cm jest zwigzany z wystepowaniem drgan wigzania
karbonylowego (C=0) grupy amidowej CONHR (amid
ll-rzedowy przy 1660 cm-") oraz drgan w ptaszczyznie grupy
aminowej NH, przy 1560 cm'. Wraz ze wzrostem stopnia
deacetylacji polimeru powstajg nowe pasma przy 1597
cm, ktére mogg wptywac na szerokosci pasma od aminy
pierwszorzedowej przy 1561 cm [22]. NaRYS. 1iw TABELI 2
widoczne jest przesuniecie dla kilku pasm.

Dla drgan zginajgcych grupy C=0 zwiekszenie ilosci Lap-
onitu® powoduje delikatne przesuniecie pasma w kierunku
wigkszej liczby falowej. Potozenie pasm drgan grup —NH
i Si—O nie ulega zmianie. W przypadku probki f) pasmo
przy 1030 cm' jest drganiem pochodzgcym od grupy C—O
w pierscieniu, grup COC oraz CH,OH [23]. Przesuniecie
pasma drgan grupy karbonylowej C=0 moze by¢ zwigzane
z utworzeniem wigzania wodorowego pomiedzy sproto-
nowang grupg NH, w grupie bocznej tancucha polimeru
z ujemnie natadowang powierzchnig pakietowg ptytek
Laponitu®. Wydaje sie to bardzo prawdopodobne szcze-
golnie ze wzgledu na znaczng warto$¢ przesuniecia pasma
(ok. 40 cm™). Dla wszystkich pasm ich przemieszczenie
wzgledem pasm czystego chitozanu i kompozytdéw sg wyni-
kiem zmiany statych sitowych wigzan, co jest nastepstwem
powstawania wigzan w procesie sieciowania. Drgania zgina-
jace grup metylenowej i metylowej wystepujg odpowiednio
takze przy 1380 cm™i 1430 cm™, (RYS. 1f), ale dla kompo-
zytu nie sg juz obserwowane. Pasmo potozone w poblizu
1140 cm' jest zwigzane z drganiami asymetrycznymi grupy
C-O w mostku tlenowym powstatym w wyniku deacetylo-
wania chityny. Pasma te wraz ze zwiekszeniem zawartosci
Laponitu® naktadajg sie tworzac jedno intensywne pasmo.
Jest to spowodowane przez dominujgca role drgan mostka
tlenowego grupy C-O w strukturze Laponitu® [16].

In order to fully characterize the obtained materials,
a spectrum of pure chitosan was also recorded (FIG. 1f).
The main bands appearing in the spectrum of chitosan
(MCS) is due to stretching vibrations of OH group in the range
3600 to 3000 cm™" and C—H bond in —CH, (2890 cm™")
and —CH, (2820 cm™) groups.

According to other researchers findings, the range of
1630-1560 cm™ was related to the vibrations of carbonyl
bonds (C=0) of amide group CONHR (secondary amide at
1660 cm™) and to the in-plane vibrations of amine group NH,
at 1560 cm™'. With the increase of polymer deacetylation
degree additional bands were formed at 1597 cm™', which
may influence the primary amine band at 1561 cm™ [22].
There are also visible bands shift for few groups — TABLE 2.

For C=0 vibration band by increasing amount of
Laponite® there is gentle shift of band towards higher wave
numbers. Locations for —NH and —Si—O vibration bands
do not show such shift. In the case of specimen f) band at
1030 cm originates from vibration of CO in the ring, COC
and CH,OH [23]. Shift of the carbonyl group C=0 vibration
band may be linked to form a hydrogen bond between the
protonated pendant polymer chain group NH, with the nega-
tively charged surface of Laponite® plate packs. Especially,
due to the high value of the band-shift (approx. 40 cm™),
it seems very likely. For all foregoing bands their shift be-
tween basic chitosan and composites samples bands loca-
tion are resulted from change force constant of bonds, which
is a consequence of formation of the bond in cross-linking
process. Control over this process is crucial for optimal
mechanical properties of materials.

Bending vibrations of methylene and methyl groups were
also visible at 1380 cm™ and 1430 cm™, respectively (FIG. 1f),
but in composites specimens these band disappear. The
band located near 1140 cm™ is related to asymmetric vibra-
tions of CO in oxygen bridge resulting from deacetylation
of chitin. With increasing amount of Laponite® the bands
overlap and create one strong band. This is caused by domi-
nant role of vibration of CO in oxygen bridge in Laponite®
structure [16].
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Wyrazna zaleznos$¢ procesu sorpcji wody od stopnia

® @ ® o o ® ® deacetylacji polimeru, w skutek pecznienia a nastepnie

procesu suszenia, prowadzi prawdopodobnie do pow-
stawania réznic w strukturze chitozanu zaleznie od stop-
nia zageszczenia, co kolejno prowadzi do réznic miedzy
wartosciami literaturowymi i eksperymentalnymi w lokali-
zacji pasm charakterystycznych dla grup wystepujacych
w strukturze chitozanu [22]. Grupy amidowe mogg miec
rézne potozenie, przez co materiat moze zaadsorbowac
wiecej czgsteczek wody, ktére mogg mie¢ wptyw na
potozenie pasm w widmie. Ponadto im nizszy stopien
deacetylacji chitozanu tym nizszy stopnienh krystalicznosci
i stopien upakowania [22].

Sakuraiiin.[24] oraz Zengiin. [25] podajg, ze termiczna
degradacja chitozanu rozpoczyna sie w temperaturze okoto
250°C, co pozwolito zdefiniowac¢ koncowg temperature
pomiaru DSC do 230°C. Wyznaczenie temperatury zeszkle-
nia (T,) chitozanu lub kompozytéw chitozanu jest kwestig
problematyczng. Dane literaturowe wskazujg T, w szerokim
zakresie 120 do 205°C. Ocena jest trudna, poniewaz chito-
zan jest hydrofilowym polimerem naturalnym posiadajgcym
niejednorodne wtasciwosci, takie jak stopien krystalicznosci,
stopien deacetylacji czy Sredni ciezar czgsteczkowy. Jego
wiasdciwosci moga rowniez zaleze¢ od metody otrzymywania
oraz procesu przygotowania prébki do badan [22].

Na RYS. 2 widoczny jest znaczacy efekt endotermiczny
0 minimum piku w temperaturze 85-88°C dla wszystkich
probek. Po wykonaniu dodatkowych pomiaréw stwierdzono,
ze jest to skutek odparowania wody uwiezionej pomiedzy
pakietami Laponitu®, pomimo dtugiego i starannego pro-
cesu suszenia. Potwierdzeniem jest badanie DSC (RYS. 3)
oraz pomiary metodg dyfrakcji rentgenowskiej w funkcji
temperatury (RYS. 4). Do wyjsciowego proszku Laponite®
XLS wykonano 3 przebiegi pomiaréw DSC. Na krzywej
pierwszego przebiegu widoczny jest jeden znaczacy pik
o charakterze endotermicznym w temperaturze 87°C, pod-
czas gdy w drugim i trzecim przebiegu efekt ten nie jest
juz obserwowany. Aby potwierdzi¢ zatozenie, ze pik jest
wynikiem odparowania wody, przeprowadzono badanie
dyfrakcji rentgenowskiej w funkcji temperatury.
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RYS. 2. Krzywe DSC otrzymanych kompozytow
chitozan/Laponit®.

FIG. 2. DSC curves for chitosan/Laponite® com-
posites.

RYS. 4. Dyfraktogramy Laponitu® XLS w funkcji tempe-

ratury.

FIG. 4. Laponite® XLS XRD diffractograms in function of

temperature.

The explicit dependence of the water sorption processes
on degree of deacetylation of the polymer, leading to swelling
of the sample, and then drying process probably result in
the differences in the structure of the chitosan dependent on
the degree of compaction: this leads to differences between
literature and experimental location of bands characteristic
for groups occurring in chitosan structure [22]. Amide groups
may have different location thus material may absorb more
water molecules which may affect the position of the bands in
the spectrum. Also the degree of crystallinity of the polymer
shows this dependence: lower deacetylation degree of chi-
tosan results in lower crystallinity and packing degree [22].

Sakurai et al. [24] and Zeng et al. [25] reported that the
thermal degradation of chitosan begins at about 250°C,
therefore DSC measurement program temperature was
carried out to 230°C. The value of the glass transition tem-
perature (T,) of chitosan or chitosan composites is a prob-
lematic issue. Literature data indicate T, at wide range from
120 up to 205°C. Evaluation is difficult, because chitosan
is a natural hydrophilic polymer having varying properties
such as degree of crystallinity, degree of deacetylation or
the molecular weight. Its properties can also depend on the
origin of the extraction method and sample preparation [22].

In FIG. 2 there are visible significant endothermal peaks
at about 85-88°C for all the samples. After careful investiga-
tion and performed extra measurements, it was found that
this was the effect of water evaporation entrapped between
Laponite® layers. Water was still entrapped there, despite
long and careful process of drying, including vacuum dry-
ing, as confirmed by DSC (FIG. 3) and X-ray diffraction
measurements (FIG. 4). For basic XLS Laponite® powder
3 runs of DSC measurements were made. For the first run
there is one significant endothermal peak at 87°C, but in the
second and the third run there is none. To confirm that this
is water evaporation peak, X-ray diffraction as a function of
temperature were performed.

Heat flow/Strumien ciepta [mW]

-50 0 50 100 150 200
Temperature/Temperatura [ °C]

RYS. 3. Krzywe DSC Laponitu® XLS.
FIG. 3. DSC thermograms of Laponite® XLS.
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RYS. 5. Krzywe DSC otrzymanych kompozytéw - drugi przebieg ogrzewania.
FIG. 5. DSC curves for chitosan/Laponite® composites - second run.

Na RYS. 4 mozna zaobserwowac, ze kolejne dyfrakto-
gramy wykonane w wybranych temperaturach sg podobne,
co $wiadczy o tym, ze nie zachodzi przemiana polimorficzna
- endotermiczne piki w temperaturach 85-88°C pochodzg za-
tem od odparowania wody migedzypakietowej Laponitu®. Dla
otrzymanych kompozytéw temperature zeszklenia mozna
wyznaczy¢ na podstawie drugiego przebiegu ogrzewania
tylko dla jednej z probek — M25X125 (RYS. 5).

In FIG. 4 diffractograms performed at selected tem-
peratures are similar suggesting that there is none poly-
morphic transformation — endothermic peak at 85-88°C
in composites DSC curves originates from evaporation
interlamellar water forming part of Laponite® structure.
For the composites glass transition temperature can be
determined on the basis of the second run for the only one
sample — M25X125 (FIG. 5).

Wyniki badan nasigkliwosci
(RYS. 6) wykazaty odpowiednig
nasigkliwos¢ badanych prébek.
Wartos¢ nasigkliwosci wzrasta
wraz ze wzrostem ilosci Lap-
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Results of water soaking
test (FIG. 6) showed adequate
properties of tested specimens.
Soaking capacity increasing with
increased amount of Laponite® in

onitu® w strukturze kompo-
zytu do 104%. Wedtug badan

composite structure up to 104%.
According to literature data chi-

biomateriaty bazujgce na chito-
zanie wykazujgce umiarkowang

tosan materials exhibiting moder-

zdolnos$¢ pecznienia, do 150%,
wykazujg lepsze witasciwosci

ate soaking capacity, up to 150%,
show better bioactive properties,
especially proliferation of bone
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cells, than samples with higher
soaking capacity [10].
Preliminary evaluation of the

pecznienia [10].

Wstepna ocena aktywnosci
biologicznej in vitro zostata
prze-prowadzona w celu
okreslenia zdolnosci materiatu
do specyficznej reakcji na styku powie-rzchni im-
plantu z tkankg [21]. Obserwacji mikroskopowych
SEM dokonano na probkach przetrzymywanych przez
5tygodniw SBF, poichwysuszeniuinapyleniuweglem. Wszyst-
kie probki wykazaty aktywnos¢ biologiczng przejawiajgca sie
obecnoscig krysztatow apatytu na powierzchni badanych
probek. Jak wykazata analiza EDX powierzchnia probek
pokryta byla przez krysztaty apatytu (RYS. 7, a1 i b1).
Widoczne byty réwniez obszary bez lub z niewielkg iloscig
fazy apatytu (RYS. 7, a2 i b2). Jest to najprawdopodobniej
spowodowane obecnoscig ptytek Laponitu® blisko powie-
rzchni — dziatajg one jak centra nukleacji dla krysztatow
apatytu zwiekszajgc bioaktywnos¢ kompozytéow chitoza-
nowych podobnie jak w przypadku kompozytéw chitozan/
monmorylonit [20].

RYS. 6. Wyniki testu nasigkliwosci.
FIG. 6. Water soaking test data.

in vitro bioactivity has to define
material ability to specific re-
sponse at the surface of implant
in contact with tissue [21]. Five
week incubation in SBF samples
of obtained materials were ended by air and vacuum drying
of specimens and subsequently after carbon coating the
surfaces were observed using scanning electron micro-
scope. All samples showed bioactivity as shown by apatite
crystals formed and growth. As confirmed by EDX analysis
on the surfaces of specimens the areas covered by apatite
crystals vere visible (FIG. 7 a1 and b1) and also there were
areas of composites without apatite layer (FIG. 7 a2 and b2).
Itis presumably caused by the presence of Laponite® plates
near the surface — they act as nucleation centers for apatite
crystals thus improving bioactivity of chitosan composites
similar like in chitosan/montmorillonite composites [20].
Also there is no significant visible difference in the case of
amount of apatite crystals on the surface of the composites.
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RYS. 7. Mikrofotografie SEM z analiza EDX po inkubacji w SBF dla: a) M25X75 i b) M25X125.
FIG. 7. SEM microphotographs with EDX analysis after SBF incubation for: a) M25X75 and b) M25X125.

Podsumowanie

Celem badan byta optymalizacja sposobu otrzymywania
bioaktywnego ukfadu biopolimer/krzemian warstwowy,
jako nanokompozytu opartego na chitozanie i syntetyc-
znym krzemianie warstwowym przez reakcje sieciowania
z uzyciem tréjpolifosforanu sodowego, jako czynnika
zelujgcego. Badania FTIR potwierdzity proces siecio-
wania miedzy grupami bocznymi tancuchoéw chitozanu
i zdyspergowanych plytek Laponitu® XLS. Zastosowanie
nieorganicznego srodka sieciujgcego wyeliminowato
koniecznos$¢ uzycia powszechnie stosowanych substanciji
organicznych, ktére sg szkodliwe dla zywych organizmoéw.
Laponite® umozliwia réwniez przeprowadzanie powtarzal-
nych syntez z uwagi na jego syntetyczne pochodzenie, ktére
zapewnia jego staty sktad - jest to konieczne w procesie
otrzymywania biomateriatéw do zastosowan medycznych.
Otrzymane kompozyty wykazywatly wiasciwosci bioakty-
wne potwierdzone wynikami badan metodg Kokubo oraz
charakteryzowaty sie nasigkliwos$cig odpowiednig do adhezji
i wzrostu komoérek kostnych.

Optymalizacja struktury materiatu przez sieciowanie
i chemiczng modyfikacje fazy hydrozelowej moze by¢ najlep-
szym sposobem na uzyskanie obiecujgcych inteligentnych
materiatow dla inzynierii tkanki kostne;j.

Podziekowania

Badania finansowane w ramach badan statutowych
11.11.160.616 Wydziatu Inzynierii Materiatowej i Ceramiki
AGH w Krakowie.

Conclusions

The aim of this study was to optimize a method of
receiving a bioactive system biopolymer/layered silicate
nanocomposite based on chitosan and a synthetic clay by
a cross-linking reaction using sodium tripolyphosphate as
the gel factor. The resultant composites exhibited bioactive
properties confirmed by Kokubo method and optimal water
soaking ability for cell adherence and growth. FTIR study
confirmed cross-linking interaction between pendant groups
of chitosan chains and dispersed exfoliated Laponite® XLS
plates. Inorganic cross-linker eliminated commonly used
organics which are damaging for living organism. Laponite®
enables to perform reproducible syntheses owing to its
synthetic origin which assures fixed composition — it is
necessary in the case of materials for medical application.

Optimization of material structure by cross-linking and
chemical modification of hydrogel phase can be the best
way to obtain prospective smart materials for bone tissue
engineering.
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