ENGINEER

MATERIALS

| N Z Y N | BI OMATER AL OW

JOURNAL OF POLISH SOCIETY FOR BIOMATERIALS AND FAcULTY OF MATERIALS SCIENCE AND Ceramics AGH-UST
Czasorismo PoLskiEGo StowaRzYSzeNIA BiomaTERIALOW | WyDzIALU INZYNIERI MATERIALOWES | CERAMIKI AGH

® 00 00000000000 0000 000 000 OO OO0 OO OO OOOOOSODOEOSOOSOEOSOOOS® OO OEOOTEOOOSOOOT®O VOO
Number 136
Numer 136
Volume XIX
Rok XIX

JULY 2016
LIPIEC 2016

ISSN 1429-7248

PUBLISHER:
WYDAWCA:

Polish Society
for Biomaterials
in Krakow
Polskie
Stowarzyszenie
Biomateriatow

w Krakowie

EDITORIAL
COMMITTEE:
KOMITET
REDAKCYJNY:

Editor-in-Chief
Redaktor naczelny
Jan Chiopek

Editor
Redaktor
Elzbieta Pamuta

Secretary of editorial
Sekretarz redakcji
Design

Projekt

Katarzyna Trata
Augustyn Powroznik

ADDRESS OF
EDITORIAL OFFICE:
ADRES REDAKCJI:

AGH-UST

30/A3, Mickiewicz Av.
30-059 Krakow, Poland
Akademia
Gorniczo-Hutnicza

al. Mickiewicza 30/A-3
30-059 Krakow

Issue: 250 copies
Naktad: 250 egz.

Scientific Publishing
House AKAPIT
Wydawnictwo Naukowe
AKAPIT

e-mail: wn@akapit.krakow.pl




ENGINEERI

eeccccccccccccce BI“MATER'ALS R

EDITORIAL BOARD
KOMITET REDAKCYJNY

EDITOR-IN-CHIEF
Jan Chlopek - AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRAkOw, PoLAND

EDITOR
Elzbieta Pamuta - AGH UniversiTy oF SciENCE AND TECHNOLOGY, KRAKOW, POLAND

INTERNATIONAL EDITORIAL BOARD
MIEDZYNARODOWY KOMITET REDAKCYJNY

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

{ ]

{ ]

[ ]

( ]

({ ]

{ ]

{ ]

( ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[ ]

[}

[}

( ]

{ ]
lulian Antoniac - UNiversiTY POLITEHNICA OF BUCHAREST, ROMANIA o
o ({ ]
Lucie Bacakova - Acapbemy oF Science oF THE CzecH RepusLic, PRaGuE, CzecH RepusLIC °
Romuald Bedzinski - University o ZieLona Gora, Potanp L
Marta Btazewicz - AGH UNIVERSITY oF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRAKOw, POLAND :
Stanistaw Btazewicz - AGH UniversiTy oF Science anp TecHNoLOGY, KRakow, PoLanp .
. °
Maria Borczuch-taczka - AGH UNVersiTY oF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRaKow, POLAND o
Wojciech Chrzanowski - UniversiTy oF SYpNeY, AusTRALIA s
Jan Ryszard Dabrowski - Biatystok TechNicAL UNIVERSITY, POLAND L
Timothy Douglas - University oF Gent, BeLGium "
Christine Dupont-Gillain - Unversite CatHoLIQUE bE LouvaiN, BeLGium .
X °
Matthias Epple - University oF DuissurG-Essen, GERMANY .
Robert Hurt - Brown UniversiTy, Provibence, USA L
James Kirkpatrick - Joannes Gutenserc UNIVERSITY, MaINZ, GERMANY b
Ireneusz Kotela - CentraL CLiNicAL HosPITAL OF THE MINISTRY OF THE INTERIOR AND ADMINISTR. IN WARSAW, POLAND :
Matgorzata Lewandowska-Szumiet - MebicaL University oF Warsaw, PoLanp o
P [ ]

Jan Marciniak - Siesian UNIVERSITY oF TECHNOLOGY, ZABRZE, POLAND o
lon.N. Mihailescu - NartioNAL INSTITUTE FOR LASER, PLASMA AND RADIATION PHysics, BUCHAREST, ROMANIA :
Sergey MikhalovsKy - UniversiTy of BrighToN, UNiTED KINGDOM "
Stanistaw Mitura - Koszaun UNIVERSITY OF TECHNOLOGY, POLAND P
[ ]

Piotr Niedzielski - TecrnicaL UNiversiTy oF Loz, PoLanD o
. °

Abhay Pandit - NarionaL UNiversiTy oF IRELAND, GALWAY, IRELAND S
Stanistaw Pielka - Wroctaw MepicaL UNiversiTY, PoLanp P
Vehid Salih - UCL Eastman DenTAL INsTITUTE, LonpoN, UNiTED KiNGDOM 1
Jacek Sktadzien - JacieLLonan University, CoLecium Mepicum, Krakow, PoLAND .
{ ]

Andrei V. Stanishevsky - UniversiTy oF ALasama AT BIRmINGHAM, USA o
Anna Slosarczyk - AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRAKOW, POLAND :
Tadeusz Trzaska - UNiversiTy ScHooL oF PHysicaL EbucaTioN, Pozna, PoLAND :
Dimitris Tsipas - AwristoTie UNIVERSITY OF THESSALONIKI, GREECE [
( ]



ENG

N EER

ececcccsscccccne BI“MATERIALS eccccccccccccses

Wskazowki dla autoréw
1. Prace do opublikowania w kwartalniku ,Engineering of
Biomaterials / Inzynieria Biomateriatow” przyjmowane bedg
wytgcznie z ttumaczeniem na jezyk angielski. Obcokrajow-
céw obowigzuje tylko jezyk angielski.
2. Wszystkie nadsytane artykuty sg recenzowane.
3. Materiaty do druku prosimy przysyta¢ na adres e-ma-
il:kabe@agh.edu.pl.
4. Struktura artykutu:
* TYTUL - Autorzy i instytucje * Streszczenie (200-250
stow) ¢ Stowa kluczowe (4-6) « Wprowadzenie « Materiaty
i metody * Wyniki i dyskusja « Wnioski *« Podziekowania
* PisSmiennictwo
5. Autorzy przesytajg petng wersje artykutu, tgcznie z ilustra-
cjami, tabelami, podpisami i literaturg w jednym pliku. llu-
stracje, tabele, podpisy i literatura powinny by¢ umieszczone
réwniez w wersji angielskiej. Artykut w tej formie przesytany
jest do recenzentoéw. Dodatkowo autorzy proszeni sg o prze-
stanie materiatéw ilustracyjnych (rysunki, schematy, fotogra-
fie, wykresy) w oddzielnych plikach (format np. .jpg, .gif.,
tiff, .bmp). Rozdzielczo$¢ rysunkéw min. 300 dpi. Wszystkie
rysunki i wykresy powinny by¢ czarno-biate lub w odcieniach
szarosci i ponumerowane cyframi arabskimi. W tekscie
nalezy umiesci¢ odnosniki do rysunkow i tabel. W tabelach
i na wykresach nalezy umiescic opisy polskie i angielskie.
6. Na koncu artykutu nalezy poda¢ wykaz pismiennictwa
w kolejnosci cytowania w tekscie i kolejno ponumerowany.
7. Redakcja zastrzega sobie prawo wprowadzenia do opraco-
wan autorskich zmian terminologicznych, poprawek redakcyj-
nych, stylistycznych, w celu dostosowania artykutu do norm
przyjetych w naszym czasopismie. Zmiany i uzupetnienia
merytoryczne bedg dokonywane w uzgodnieniu z autorem.
8. Opinia lub uwagi recenzentéw bedg przekazywane Auto-
rowi do ustosunkowania sie. Nie dostarczenie poprawionego
artykutu w terminie oznacza rezygnacje Autora z publikacji
pracy w naszym czasopismie.
9. Za publikacje artykutdow redakcja nie ptaci honorarium
autorskiego.
10. Adres redakg;ji:

Czasopismo

,Engineering of Biomaterials / Inzynieria Biomateriatéw”

Akademia Gorniczo-Hutnicza im. St. Staszica

Wydziat Inzynierii Materiatowej i Ceramiki

al. Mickiewicza 30/A-3, 30-059 Krakéw

tel. (48) 12617 25 03, 12 617 25 61

tel./fax: (48) 12 617 45 41

e-mail: chlopek@agh.edu.pl, kabe@agh.edu.pl

Szczegoétowe informacje dotyczgce przygotowania ma-
nuskryptu oraz procedury recenzowania dostepne sg na
stronie internetowej czasopisma:

www.biomat.krakow.pl

Warunki prenumeraty

Zamowienie na prenumerate prosimy przesytac¢ na adres:
apowroz@agh.edu.pl, tel/fax: (48) 12 617 45 41

Cena pojedynczego numeru wynosi 20 PLN

Konto:

Polskie Stowarzyszenie Biomateriatow

30-059 Krakoéw, al. Mickiewicza 30/A-3

ING Bank Slgski S.A. O/Krakéw

nr rachunku 63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

Prenumerata obejmuje 4 numery regularne i nie obejmuje
numeru specjalnego (materiaty konferencyjne).

Instructions for authors
1. Papers for publication in quarterly journal ,Engineering of
Biomaterials / Inzynieria Biomateriatéw” should be written
in English.
2. All articles are reviewed.
3. Manuscripts should be submitted to editorial office by e-mail to
kabe@agh.edu.pl.
4. A manuscript should be organized in the following order:
* TITLE - Authors and affiliations * Abstract (200-250 words)
» Keywords (4-6) ¢ Introduction « Materials and Methods -
Results and Discussions * Conclusions * Acknowledgements
» References
5. All illustrations, figures, tables, graphs etc. preferably in
black and white or grey scale should be additionally sent as
separate electronic files (format .jpg, .gif., .tiff, .bmp). High-res-
olution figures are required for publication, at least 300 dpi.
All figures must be numbered in the order in which they
appear in the paper and captioned below. They should be
referenced in the text. The captions of all figures should be
submitted on a separate sheet.
6. References should be listed at the end of the article. Num-
ber the references consecutively in the order in which they
are first mentioned in the text.
7. The Editors reserve the right to improve manuscripts on
grammar and style and to modify the manuscripts to fit in with
the style of the journal. If extensive alterations are required,
the manuscript will be returned to the authors for revision.
8. Opinion or notes of reviewers will be transferred to the
author. If the corrected article will not be supplied on time,
it means that the author has resigned from publication
of work in our journal.
9. Editorial does not pay author honorarium for publication
of article.
10. Address of editorial office:

Journal

,Engineering of Biomaterials / Inzynieria Biomateriatéw”

AGH University of Science and Technology

Faculty of Materials Science and Ceramics

30/A-3, Mickiewicz Av., 30-059 Krakow, Poland

tel. (48) 12) 617 25 03, 12 617 25 61

tel./fax: (48) 12 617 45 41

e-mail: chlopek@agh.edu.pl, kabe@agh.edu.pl

Detailed information concerning manuscript preparation and
review process are available at the journal’s website:
www.biomat.krakow.pl

Subscription terms

Subscription rates:

Cost of one number: 20 PLN

Payment should be made to:

Polish Society for Biomaterials

30/A3, Mickiewicz Av.

30-059 Krakow, Poland

ING Bank Slaski S.A.

account no. 63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

Subscription includes 4 issues and does not include special
issue (conference materials).



26" Conference on

BIOMATERIALS
IN MEDICINE

AND

VETERINARY
MEDICINE

12-15 October 2017




ENGINEERI

s BIAMATER'ALS ®vecccecscccsces *0000 00

SPIS TRESCI

WPLYW DODATKU KWASOW KARBOKSYLOWYCH
NA CZAS WIAZANIA | WYTRZYMALOSC NA
SCISKANIE CEMENTOW SZKLO-JONOMEROWYCH
Monika BIERNAT, Libia CIOLEK,

ZBIGNIEW JAEGERMANN, PAWEL. PECZKOWSKI 2

WPLYW WIELOKROTNEJ STERYLIZACJI

NA WLASCIWOSCI BIOMATERIALOW

DoroTA Bociaga, KRzYszTOF JASTRZEBSKI,

ANNA OLEJNIK, LiDiA SwiATEK, MARTA MARCHWICKA 1 1

OTRZYMYWANIE ORAZ CHARAKTERYSTYKA
SKAFOLDOW SIECIOWANYCH KWASEM
TANINOWYM NA BAZIE CHITOZANU, KOLAGENU
ORAZ KWASU HIALURONOWEGO

BeATA KACZMAREK, ALINA SIONKOWSKA,

EweLINA MARKIEWICZ, AGATA KoroDZIEJCZAK 21

RESORBOWALNE POKRYCIA POLIMEROWE

NA DRUTACH ZE STOPU MAGNEZU
MODYFIKOWANE TCP | ZnO

ANNA MorAWSKA-CHOCHOL, PATRYCJA DOMALIK-PYZIK,

OLcA Sikora, WiToLD RECZYNSKI,

MAGDALENA RzEwuskA, JAN CHLOPEK 28

CONTENTS

EFFECTS OF CARBOXYLIC ACID ADDITION

ON THE SETTING TIME AND COMPRESSIVE
STRENGTH OF GLASS-IONOMER CEMENTS

MonNIKA BIERNAT, LiDIA ClOLEK,

ZBIGNIEW JAEGERMANN, PAWEL PECZKOWSKI 2

INFLUENCE OF THE MULTIPLE STERILIZATION
PROCESS ON THE BIOMATERIAL PROPERTIES
DorotA Bociaca, KrRzYszToF JASTRZEBSKI,

ANNA OLEJNIK, LiDiA SwiATEK, MARTA MARCHWICKA 1 1

PREPARATION AND CHARACTERIZATION

OF TANNIC ACID CROSS-LINKED SCAFFOLDS
MADE OF CHITOSAN, COLLAGEN

AND HYALURONIC ACID

BEATA KACZMAREK, ALINA SIONKOWSKA,

EWELINA MARKIEWICZ, AGATA KorODZIEJCZAK 21

RESORBABLE POLYMER COATINGS MODIFIED
WITH TRICALCIUM PHOSPHATE AND ZINC OXIDE
FOR MAGNESIUM ALLOY WIRES

ANNA MoRrRAWSKA-CHOCHOL, PATRYCJA DOMALIK-PYZIK,

OLGA Sikora, WiToLD RECZYNSKI,

MAGDALENA RzEwuskA, JAN CHLOPEK 28

WERSJA PAPIEROWA CZASOPISMA ,,ENGINEERING OF BIOMATERIALS / INZYNIERIA BIOMATERIALOW” JEST JEGO WERSJA PIERWOTNA

PRINTED VERSION OF ,, ENGINEERING OF BIOMATERIALS / INZYNIERIA BIOMATERIALOW” IS A PRIMARY VERSION OF THE JOURNAL
”

WYDANIE DOFINANSOWANE PRZEZ MINISTRA NAUKI | SzkoLNicTWA WyZszEGO

EDITION FINANCED BY THE MINISTER OF SCIENCE AND HIGHER EDUCATION

1

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000 =

Ll



2

WPLYW DODATKU KWASOW
KARBOKSYLOWYCH NA CZAS
WIAZANIA | WYTRZYMALOSC
NA SCISKANIE CEMENTOW
SZKLO-JONOMEROWYCH

MonikA BIERNAT*, LiDIA CloLEK, ZBIGNIEW JAEGERMANN,
Pawer PEczkowski

INSTYTUT CERAMIKI | MATERIALOW BUDOWLANYCH,
ZAKtAD TECHNOLOGIH CERAMIK,

uL. PosTePu 9, 02-676 WARSZAWA

*E-MAIL: M.BIERNAT@)ICIMB.PL

Streszczenie

EFFECTS OF CARBOXYLIC

ACID ADDITION ON THE SETTING
TIME AND COMPRESSIVE
STRENGTH OF GLASS-IONOMER
CEMENTS

MonikA BIERNAT*, LiDIA CloLEK, ZBIGNIEW JAEGERMANN,
Pawer. PEczkowski

INsTITUTE OF CERAMICS AND BUILDING MATERIALS,
DEPARTMENT OF CERAMIC TECHNOLOGY,

9 PosTEPU STREET, 02-676 WARsAW, POLAND
*E-MAIL: M.BIERNAT@)ICIMB.PL

Abstract

Cementy szkto-jonomerowe powstajg w czasie
utwardzania kompozycji ztozonych z dwoch sktadni-
kow: szklanego proszku i ptynu wigzgcego bedgcego
wodnym roztworem polikwasow alkenowych. Wigza-
nie cementu polega na reakcji kwasowo-zasadowey,
gdy jony pierwiastkow metalicznych uwalniane
Z powierzchni szkta wigzg sie z polianionami pocho-
dzgcymi z polikwasu. Z uwagi na szybki przebieg
tej reakcji do ptynu wigzgcego dodawane sg rézne
zwigzki, ktore wydtuzajg czas wigzania kompozycji.
Sa to najczesciej hydroksykwasy karboksylowe zdolne
do kompleksowania jonéw uwalnianych ze szkta.

W pracy przedstawiono wyniki badan dotyczgce
wptywu dodatku wybranych hydroksykwasow kar-
boksylowych (winowego, cytrynowego i jabtkowego)
oraz kwasu szczawiowego na wtasciwo$ci kompo-
zycji szkto-jonomerowych. Na potrzeby badan ptyny
wigzgce otrzymywano na podstawie syntezowanego
w ICiMB roztworu kopolimeru kwasu akrylowego
i itakonowego, wody oraz ww. kwaséw karboksylo-
wych. Wtasciwosci kompozycji szkto-jonomerowych
otrzymanych na podstawie uzyskanych ptynéw wig-
zgcych okre$lano poprzez pomiar czasu wigzania,
a wtasciwo$ci utwardzonych cementow na podstawie
wytrzymato$ci na $ciskanie.

Wyniki badan wskazujg, ze dodatek hydroksykwa-
sow karboksylowych, a zwtaszcza kwasu jabtkowego,
powoduje zmniejszenie lepkoSci ptynu wigzgcego,
wydtuzenie czasu wigzania kompozycji szkto-
-jonomerowej, a takze utatwia zarabianie cementu.
Niestety dodatek ten wptywa niekorzystnie na wtas-
ciwosci wytrzymatosciowe otrzymywanych cementéw,
zmniejszajgc ich wytrzymato$c na Sciskanie. Dodatek
do ptynu wigzgcego kwasu szczawiowego moze po-
wodowac zmiane przebiegu procesu wigzania kom-
pozycji szkto-jonomerowej. W zaleznosci od rodzaju
stosowanych dodatkow i ich zawarto$ci procentowej
w ptynie wigzgcym czas wigzania kompozycji moze
zostac skrécony lub wydtuzony nie zmieniajgc przy
tym wiasciwosci wytrzymatosciowych cementow.

Uzyskane wyniki badan wykazujg, ze na przebieg
procesu wigzania kompozycji szkto-jonomerowych
moze miec¢ wptyw kilka czynnikow réwnoczesnie,
co moze byc istotne przy projektowaniu materiatow
do nowych zastosowan.

Stowa kluczowe: cementy szkto-jonomerowe, czas
wigzania, wytrzymato$¢ na Sciskanie

[Inzynieria Biomateriatow 136 (2016) 2-10]

Glass-ionomer cements are created through the
curing process of compositions made of two compo-
nents: glass powder and a bonding liquid - an aqueous
solution of polyalkenoic acids. Cement setting is based
on an acid-base reaction; when ions of metal elements
released from the glass surface bond with polyanions
derived from the polyacid. Since the reaction is very
fast, various compounds are added to the bonding
liquids to extend the composition setting time. These
are most often carboxylic hydroxyacids capable of
complexing ions released from the glass.

The work presents test results regarding the effects
of the addition of selected carboxylic hydroxyacids
(tartaric, citric, and malic acid) and oxalic acid on the
glass-ionomer composition properties. For the pur-
poses of the study, bonding liquids were obtained on
the basis of the solution of acrylic acid-itaconic acid
copolymer synthesised in the Institute of Ceramics
and Building Materials (ICiMB), water and the above
listed carboxylic acids. Properties of the glass-ionomer
compositions obtained with the bonding liquids were
determined through the setting time measurement,
while the properties of the cured cements were deter-
mined on the basis of compressive strength.

Test results indicate that addition of carboxylic
hydroxyacids, especially malic acid, reduces the bon-
ding liquid viscosity, extends the glass-ionomer com-
position setting time, and facilitates cement mixing.
Unfortunately, this additive has negative influence on
the strength of the cements obtained, reducing their
compressive strength. The addition of oxalic acid
to the bonding liquid may modify the setting process
of glass-ionomer composition. Depending on the
type of additives and their percentage content in the
bonding liquid, the composition setting time may be
reduced or extended, without changing the strength
properties of the cements.

Test results indicate that there may be several
factors that simultaneously affect the glass-ionomer
composition setting process, which may be of signi-
ficance in developing materials for new applications.

Keywords: glass-ionomer cements, setting time,
compressive strength

[Engineering of Biomaterials 136 (2016) 2-10]
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Wprowadzenie

Cementy szkto-jonomerowe sg dobrze znanymi materia-
tami znajdujgcymi zastosowanie w stomatologii zachowaw-
czej i protetyce [1-3]. Wykazujg wysokg adhezje do szkliwa
i zebiny, a w czasie ich utwardzania nastepuje chemiczne
wigzanie z hydroksyapatytem zawartym w tkankach ze-
bowych, co zapewnia szczelnos¢ i trwatos$¢ wypetnienia.
Cementy szkio-jonomerowe charakteryzujg sie ponadto
wysokg wytrzymatoscia mechaniczng, brakiem skurczu
podczas wigzania i niskim wspoétczynnikiem rozszerzalno-
Sci termicznej. Z uwagi na powyzsze zalety stosuje sie je
réwniez w otolaryngologii, np. do mocowania elementéw
kostnych, implantow lub rekonstrukcji fancucha kosteczek
stuchowych [4,5], jak réwniez prowadzone sg prace nad
zastosowaniem cementéw szkto-jonomerowych do wytwa-
rzania klejow dla ortopedii [6-8].

Szczegdlne miejsca i warunki aplikacji materiatow szkto-
-jonomerowych wymagajg spetnienia scisle okreslonych
wymagan. Bardzo wazna jest mozliwos¢ tatwego mieszania
(zarabiania) kompozycji, a takze odpowiedni czas wigzania
i wytrzymatos¢ mechaniczna otrzymanego cementu.

Wigzanie cementu szkto-jonomerowego polega na reak-
cji kwasowo-zasadowej zachodzgcej pomiedzy proszkiem
i ptynem, na skutek tgczenia jonéw metali uwalnianych ze
szklanego proszku z polianionami pochodzgcymi z wodnego
roztworu polikwasu alkenowego. Przebieg reakcji w tak
prostym systemie skfadnikow jest z reguly bardzo szybki
i przez to nie spetnia wymagan uzytkowych dla materiatéw
szkto-jonomerowych. Dlatego konieczne jest stosowanie
dodatkéw. Zgodnie z danymi literaturowymi na kinetyke
procesu wigzania szkto-jonomerow wptywajg zwigzki kom-
pleksujgce jony metalu pochodzgce z proszku szklanego,
np. niektére hydroksykwasy karboksylowe [9-12].

Najbardziej znanym i powszechnie stosowanym w ce-
mentach szkto-jonomerowych dodatkiem jest kwas L(+)
winowy. Dane literaturowe wskazujg, ze kompleksowanie
przez kwas L(+) winowy jondw pochodzacych ze szkta
zachodzi szybciej anizeli reakcja tych jondw z polianionami
pochodzgcymi z polikwasu akrylowego, przez co nastepuje
poczatkowe opdznienie wigzania cementu [13,14]. Dzieki
temu dodatek tego kwasu wptywa na wydtuzenie czasu
pracy z cementem szkto-jonomerowym, co umozliwia wy-
konanie réznych dziatan aplikacyjnych przed catkowitym
jego utwardzeniem. Jednoczes$nie wiadomo, ze szybkosé
kompleksowania nie jest jedynym czynnikiem wptywajgcym
na kinetyke utwardzania cementéw szkto-jonomerowych.

Na podstawie badan przeprowadzonych z udziatem
kwasow glikolowego i winowego wykazano, ze duzg role
w przebiegu reakcji wigzania szkfo-jonomeréw moga od-
grywac tez czynniki strukturalne [15]. W obu wymienionych
kwasach wystepujg identyczne grupy chelatujgce, a jedynie
kwas winowy powoduje zwigkszenie szybkosci utwardzania
w koncowym etapie procesu. Crisp i Wilson wskazali iz na
otrzymany efekt moze mie¢ wptyw struktura kwasu wino-
wego, ktoéra umozliwia tworzenie mostkéw pomiedzy parg
jonoéw metali [15].

Czynnikiem majgcym wptyw na kinetyke wigzania ce-
mentéw szklo-jonomerowych moze by¢ rowniez wartosé
pH [16]. Szczegdlnie na poczgtkowym etapie utwardzania
niskie pH moze wzmacnia¢ efektywnos$¢ uwalniania jonéw
z powierzchni szkta i zwieksza¢ szybko$¢ wigzania.

Na przestrzeni wielu lat przebadano bardzo duzg
liczbe réznych dodatkéw majgcych wptyw na kinetyke
utwardzania cementéw szkto-jonomerowych np.: hydro-
ksykwasy karboksylowe, kwasy hydroksybenzoesowe,
diketony, czy rézne zwigzki zasadowe [9]. Nie wszystkie
z tych zwigzkéw nadajg sie jednak do aplikacji w mate-
riatach posiadajgcych kontakt z ludzkim organizmem.

Introduction

Glass-ionomer cements are common materials used in
restorative dentistry and prosthodontics [1-3]. They demon-
strate high adhesion to enamel and dentin, whereas during
their curing process, chemical bonding with hydroxyapatite
present in dental tissues takes place, which ensures tight-
ness and durability of the filling. Moreover, glass-ionomer
cements are characterised by high mechanical strength,
no setting contraction and low thermal expansion coef-
ficient. Due to the above advantages, they are also used in
otolaryngology, e.g. for fixing osseous elements, implants
or ossicular chain reconstruction [4,5], as well as there are
studies being carried out on the use of glass-ionomer ce-
ments to make bone cements [6-8].

Specific places and conditions of applying glass-ionomer
materials must comply with strict requirements. Easy compo-
sition mixing, as well as proper setting time and mechanical
strength of the cement are very important.

Glass-ionomer cement setting involves an acid-base
reaction between powder and liquid as a consequence of
metal ions released from the glass powder connecting with
the polyanions derived from the aqueous solution of poly-
alkenoic acid. With such a simple system of components,
a reaction usually happens very quickly and does not fulfil
performance requirements for glass-ionomer materials.
Therefore, additives are necessary. According to literature,
the kinetics of the glass-ionomer setting process is affected
by complexing agents for metal ions derived from the glass
powder, e.g. some carboxylic hydroxyacids [9-12].

The most known and commonly used additive in glass-
ionomer cements is L(+)-tartaric acid. Literature shows that
the complexing of ions released from the glass by means
of L(+)-tartaric acid is quicker than the reaction of these ions
with polyanions derived from polyacrylic acid. As a result, the
cement setting process is initially delayed [13,14]. Therefore,
the addition of this acid extends the glass-ionomer handling
time, which allows performing various actions related to
applying the cement before it is completely cured. At the
same time, it is known that the complexing time is not the
only factor affecting the kinetics of the glass-ionomer ce-
ment curing process.

Tests on glycolic acid and tartaric acid demonstrated
that structural factors may also play an important role in
the glass-ionomer setting reaction [15]. There are identical
chelating groups in both acids, although it is only tartaric
acid that accelerates curing in the final stage of the process.
Crisp and Wilson showed that what determines the final
effect is probably the tartaric acid structure, which allows
the forming of bridges between the pair of metal ions [15].

Another factor influencing the kinetics of glass-ionomer
cement setting may also be the pH value [16]. Low pH may
enhance the effectiveness of releasing ions from the glass
surface and accelerate the setting, especially at the begin-
ning of the curing process.

Throughout the many years, the influence on the kinet-
ics of the glass-ionomer cement curing has been studied
for a very large number of different additives, such as
carboxylic hydroxyacids, hydroxybenzoic acids, diketones,
or other alkaline compounds [9]. However, not all of those
compounds are suitable to be applied in materials being in
contact with human body. Among the safe and non-toxic
carboxylic hydroxyacids, the most widely described ones
are the previously mentioned tartaric acid and citric acid.

Prentice et al. indicate the potential use of oxalic acid
in glass-ionomer materials [16]. It is the strongest organic
acid, and therefore it may cause rapid release of metal ions.
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Sposréd bezpiecznych i nietoksycznych hydroksykwasow
karboksylowych najszerzej opisywany jest wspomniany
kwas winowy oraz kwas cytrynowy.

Prentice i in. wskazujg na potencjalne wykorzystanie w
materiatach szkto-jonomerowych kwasu szczawiowego [16].
Jest to najmocniejszy kwas organiczny i z uwagi na to moze
powodowac szybkie uwalnianie jonéw metali. Ponadto kwas
szczawiowy i jego sole stosuje sie w dentystyce jako: srodki
znieczulajgce, uszczelniacze i srodki do wstepnej obrobki
ubytkéw w celu polepszenia wigzania [17,18]. Mozna zato-
zy¢, ze réwniez w materiatach szkto-jonomerowych bedzie
obnizat wrazliwo$¢ zebiny na bdl i polepszat szczelnosé
wypetnien.

W Zaktadzie Technologii Ceramik ICiMB przeprowadzono
badania z udziatem kwasu jabtkowego, ktéry stosowany
jest szeroko w przemysle spozywczym i farmaceutycznym,
gdzie petni role regulatora kwasowosci. Jest naturalnym
kwasem, wystepuje w wielu ziotach i owocach, jest lepszym
zakwaszaczem niz kwas cytrynowy i dobrze rozpuszcza
sie w wodzie i etanolu. Ponadto ogranicza rozwdj bakterii
patogennych i chorobotwérczych grzybdéw [19,20].

Biorgc pod uwage powyzsze informacje, w ramach
niniejszej pracy postanowiono zbada¢ wptyw powszechnie
znanych hydroksykwasow di- i trikarboksylowych (wino-
wego, jabtkowego i cytrynowego), w potgczeniu z kwasem
szczawiowym na wiasciwosci wytrzymatosciowe i uzytkowe
(czas wigzania) wytwarzanego w ICiMB cementu szkio-
-jonomerowego.

Materialy i metody

Jako podstawowe skfadniki kompozycji szkito-jonome-
rowej zastosowano:

» komponent proszkowy cementu do wypetnien i odbudowy
G-J CHEMADENT, wytworzony ze szkta wapniowo-
fluoroglinokrzemianowego w Zaktadzie Technologii
Ceramik ICiMB;

» wodne roztwory kopolimeru kwasu akrylowego i itakono-
wego (AA-IA), stanowigce podstawe ptyndw wigzgcych
kompozycji, zsyntezowane w oparciu o opis patentowy
~otomatologiczna kompozycja szkto-jonomerowa” [21]
w Zaktadzie Technologii Ceramik ICiMB.

Do badan, jako dodatki do ptynéw wigzgcych, wytypo-
wano hydroksykwasy karboksylowe: L(+)-winowy (Avantor)
— nazywany dalej w niniejszej pracy winowym, cytrynowy
(Avantor) i jabtkowy (Fluka) oraz kwas dikarboksylowy —
kwas szczawiowy (Avantor ).

Roztwory kopolimeru syntezowano z kwaséw akrylowe-
go (AA) (Aldrich) i itakonowego (IA) (Aldrich) w stosunku
molowym 4:1, w roztworze wodnym, w atmosferze gazu
obojetnego, w obecnosci inicjatora wolnorodnikowego,
a nastepnie poddawano zatezaniu do pozgdanego stezenia
ok. 50% na wyparce obrotowej. Postep reakcji i przebieg
zatezania okreslano poprzez badania: wspotczynnika za-
tamania Swiatta, gestosci i lepkosci otrzymywanego ptynu.
Powyzsze badania wykonywano przy zachowaniu statej
temperatury 23,5°C (TABELA 1).

Otrzymane roztwory kopolimeru stanowity podstawe
do wytwarzania ptynéw wigzgcych kompozycji szkto-
-jonomerowych, ktére uzyskiwano poprzez dodawanie
do porcji roztworu kopolimeru okreslonych ilosci hydro-
ksykwasu karboksylowego (TABELA 2). Ze wzgledu na
matg rozpuszczalno$¢ kwasu szczawiowego w wodzie
i w zsyntezowanym roztworze kopolimeru, kwas ten stoso-
wano jako drugi dodatek do wybranych ptynéw wigzacych,
poza kwasem winowym lub kwasem jabtkowym. Poza tym
w celu zwigkszenia rozpuszczalnosci kwasu szczawiowego
badania prowadzono z ptynem wigzacym, w ktérym stezenie
roztworu kopolimeru obnizono do 45% (TABELA 3).

Furthermore, oxalic acid and its salts are used in dentistry
as: anaesthetics, sealants, and agents for pretreatment of
cavities for better bonding [17,18]. It may also be assumed
that in glass-ionomer materials, it will reduce dentin sensitiv-
ity to pain and improve tightness of fillings.

The Department of Ceramic Technology of ICiIMB car-
ried out tests on malic acid, which is widely used in the
food and pharmaceutical industries as an acidity regulator.
It is a natural acid, it is present in many herbs and fruits;
itis a better acidifier than citric acid and it demonstrates good
solubility in water and ethanol. Furthermore, it inhibits the
growth of pathogenic bacteria and fungi [19,20].

Taking into consideration the above data, this work
involved the testing of the influence of commonly known
di- and tricarboxylic hydroxyacids (tartaric, malic, and citric)
in combination with oxalic acid on the strength and perfor-
mance (setting time) properties of glass-ionomer cement
made in ICiMB.

Materials and Methods

The following base components of glass-ionomer com-
position were used:

* G-JCHEMADENT powder cement component for dental
fillings and restoration made of calcium-fluoroalumino-
silicate glass in the Department of Ceramic Technology
of ICIMB;

» aqueous solutions of acrylic acid-itaconic acid copolymer
(AA-IA), constituting the basis for composition bonding
liquids, synthesised in accordance with the patent de-
scription “Dental glass-ionomer composition” [21] in the
Department of Ceramic Technology of ICiMB.

For testing purposes, the following carboxylic hydroxy-
acids were selected as additives to the bonding liquids:
L(+)-tartaric acid (Avantor) - named further in this article as
tartaric acid, citric acid (Avantor), and malic acid (Fluka),
as well as dicarboxylic acid - oxalic acid (Avantor).

Copolymer solutions were synthesised from acrylic acid
(AA) (Aldrich) and itaconic acid (IA) (Aldrich) with a molar
ratio of 4:1, in an aqueous solution, under inert gas atmos-
phere, in the presence of a radical initiator, and then the
solution was condensed to the desired concentration of ca.
50%, using a rotary evaporator. Reaction and condensation
progress was determined through the tests of the liquid’s
index of refraction, density and viscosity. The above tests
were performed at a fixed temperature of 23.5°C (TABLE 1).

Copolymer solutions obtained constituted the basis for
making bonding liquids for glass-ionomer compositions,
which was achieved through the addition of specific amounts
of a carboxylic hydroxyacid to a portion of the copolymer
solution (TABLE 2). Due to low solubility of oxalic acid in
water and in the synthesised copolymer solution, the acid
was used as a second additive to selected bonding liquids,
apart from tartaric acid or malic acid. What is more, in order
to increase oxalic acid solubility, the tests were carried out
with the use a bonding liquid with the copolymer solution
concentration reduced to 45% (TABLE 3).

All the glass-ionomer composition samples were made
in the same way, in the same conditions determined by
PN EN ISO 9917-1 “Dentistry. Water-based cements. Part 1:
Powder/liquid acid-base cements.” A weighed-out amount
of powder divided into two equal parts and a proper amount
of bonding liquid were placed on a glass plate. Quantitative
ratio of powder to liquid was 2.4g:1ml. The above propor-
tion was determined on the basis of the type of a powder
component used. One of the half portions of powder was
added to the whole portion of the liquid and mixed for 30 s.
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TABELA 1. Wiasciwosci fizykochemiczne zsyntezowanego 50% roztworu kopolimeru kwasu akrylowego i kwasu

itakonowego.

TABLE 1. Physicochemical properties of the synthesised 50% acrylic acid-itaconic acid copolymer solution.

Kolor

Colour

bezbarwny do niewyczuwalny zapach

stomkowego kwasu akrylowego
colourless to straw imperceptible smell
colour of acrylic acid

Wspdtczynnik
zatamania $wiatta
Index of refraction®

Gestosé
Density
[g/cme]**

Lepkosc
Viscosity
[mPas]***

1.2359 6969

* Wspétczynnik zatamania Swiatta okreslano przy uzyciu refraktometru typu RL3 Polskich Zaktadéw Optycznych /
Index of refraction was determined with a RL3 type refractometer of Polish Optical Industries

** Gestos¢ okreslano gestosciomierzem przeptywowym Mettler Toledo /

Density was determined with a Mettler Toledo flow density meter

*** Lepko$c¢ oznaczano przy uzyciu reometru rotacyjnego RVDVIII+ Brookfield /

Viscosity was determined with the use of an RVDVIII+ Brookfield rotary rheometer

TABELA 2. Skiad procentowy ptynéw wiazacych
sporzadzonych z 50% roztworu kopolimeru
AA-IA z dodatkiem hydroksykwasow karboksy-
lowych.

TABLE 2. Percent composition of bonding liquids
made of 50% AA-IA copolymer solution with added
carboxylic hydroxyacids.

Zawarto$¢ 50%

Rodzaj i zawartosé

TABELA 3. Skiad procentowy ptynéw wigzacych
sporzadzonych z 45% roztworu kopolimeru AA-IA
z dodatkiem kwasu szczawiowego i wybranych
hydroksykwasoéw karboksylowych.

TABLE 3. Percent composition of bonding liquids
made of 45% AA-IA copolymer solution with added
oxalic acid and selected carboxylic hydroxyacids.

Zawartos¢ / Content [%]

hydroksykwasu roztworu kopolimeru 45%
_Pt'yn karbqksy!owego AA-I.A'w ptynie _Pi_yn roztwor kwas kwas
wigzacy  w plynie wigzgcym wigzgcym wigzgcy kopolimeru ) .
Bonding Type and content of Content of 50% AA-IA Bonding AA-IA winowy Jabiko_wy
liquid carboxylic hydroxyacid copolymer solution liquid  45% AA-IA tarta_rlc maillc
in bonding ligiud in bonding liquid copolymer 2t gad
[%] [%] solution
1a oo 5 95 4a 90 10 - -
1b & g == 10 90 4b 89.5 10 - 0.5
1c | £ E ® 15 85 4c 89 10 - 1
1d 20 80 4d 88 10 - 2
2a >3 5 95 4e 87 10 - 3
2b 85w 10 90 4f 86 10 - 4
2c | 222 15 85 5a 90 - 10 -
2d &0 20 80 5b 89.5 - 10 0.5
3a T 5 95 5¢ 89 - 10 1
3b 82 10 90 5d 88 - 10 2
% | <53 15 85 5e 87 - 10 3
3d —= 20 80 5f 86 - 10 4

Wszystkie probki kompozycji szkto-jonomerowych spo-
rzgdzano w taki sam sposob, zachowujgc warunki okreslone
przez norme PN EN ISO 9917-1 ,Stomatologia. Cementy
wigzace z udziatem wody. Czes$¢ 1: Cementy kwasowo-
-zasadowe w postaci proszku i ptynu”. Na ptytce szklanej
umieszczano odwazong ilo$¢ proszku podzielong na dwie
rébwne czesci oraz odpowiednig ilo$¢ ptynu wigzgcego.
Stosunek ilosciowy proszku do ptynu wynosit 2,4 g : 1 ml.
Powyzsza proporcja wynikata z rodzaju zastosowanego
komponentu proszkowego. Do catej ilosci ptynu wprowa-
dzono potowe proszku i mieszano przez 30 s. Nastepnie
dodano pozostaty proszek i mieszano do uzyskania
jednolitej masy przez nastepne 30 s. Dla sporzadzonych
kompozycji szkto-jonomerowych oznaczano czas wigzania.
Z tak przygotowanych kompozycji formowano prébki do
badan i dla utwardzonych cementéw wyznaczano wytrzy-
matos¢ na sciskanie po 24 h.

Then, the remaining powder was added and mixed for an-
other 30 s until a homogeneous mass was obtained. Setting
time was determined for the glass-ionomer compositions
prepared. Test samples were taken from such prepared
compositions and the compressive strength of cured ce-
ments was determined after 24 h.

Setting time

Setting time of glass-ionomer compositions was deter-
mined at 37 £1°C with the use of a penetrometer with a mass
of 400 £5 g with a blunt-tip needle 1 mm in diameter. After
a mould was filled with the material in a plastic state, the test
was performed by lowering the penetrometer tip vertically
to the surface of the material in ten-second intervals, with
the tip touching the material for 5 s. The time that passed
from the end of the mixing of the composition to the point
when the needle no longer left any circular imprints on the
material surface visible with double zoom - is considered
the setting time.
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Czas wigzania

Czas wigzania kompozycji szkto-jonomerowych okre-
slano w temperaturze 37 £1°C przy pomocy penetrometru
o0 masie 400 +5 g zakonczonego igtg z ptaska koncowkg
o srednicy 1 mm. Po napetnieniu formy materiatem w stanie
plastycznym przeprowadzano badanie poprzez opuszcza-
nie koncowki penetrometru pionowo na jego powierzchnie
w odstepach dziesieciosekundowych i pozostawianie jej
przez 5 s. Za czas wigzania przyjeto czas, jaki uptynat od
konca mieszania kompozycji do momentu, gdy opuszczo-
na igta nie pozostawiata kolistych $ladéw na powierzchni,
widocznych przy dwukrotnym powiekszeniu.

Wytrzymatos¢ na sciskanie

Z kazdej kompozycji przygotowano po pie¢ probek
cementow szkto-jonomerowych w ksztatcie walcow.
Tuz po zakonczeniu mieszania, badanymi kompozycjami
w stanie plastycznym wypetniano formy ze stali nierdzew-
nej, otrzymujgc prébki o srednicy 4 mm i wysokosci 6 mm.
Po uptywie 1 godziny prébki szlifowano, wyjmowano z form,
zanurzano w wodzie i przechowywano przez 24 godziny
w cieplarce utrzymujgcej temperature 37 £1°C. Parametry
wytrzymatosciowe utwardzonych kompozycji okreslono
z wykorzystaniem maszyny wytrzymatosciowej LR 10K
produkgji Lloyd Instruments, o maksymalnym obcigzeniu
10 kN i szybkosci posuwu gtowicy 0,7 mm/min. Wartosci
wytrzymatosci na sciskanie obliczane byly przez program
komputerowy na podstawie wprowadzonych wymiarow
probek i zmierzonego obcigzenia maksymalnego.

Dla uzyskanych wynikéw wytrzymatosci na $ciskanie
sporzgdzono analize statystyczng przy pomocy pakietu
statystycznego SPSS ver. 23 (Statistical Package for the
Social Sciences) okreslajgc za pomocg testu t-Studenta
statystycznie istotne réznice (p) pomiedzy niezaleznymi
grupami prébek.

Wyniki i dyskusja

Utworzenie kompozycji szkto-jonomerowej z udziatem
zsyntezowanego roztworu kopolimeru AA-IA moze sprawiac
problemy ze wzgledu na jego wysoka lepkos¢ i szybkie
wigzanie kompozycji. Dodanie wytypowanych hydroksy-
kwaséw karboksylowych obnizyto lepkosé wyjsciowego
roztworu kopolimeru, a czas wigzania kompozycji zostat
wydtuzony powyzej 1,5 minuty, tj. minimum okreslonego
dla tego typu cementéw w normie PN-EN ISO 9917-1.
Z przeprowadzonych badan wynika, ze najsilniejszy spadek
lepkosci roztworu kopolimeru nastepowat przy dodatku
kwasu jabtkowego (ptyny wigzgce 3a—3d), z ktérego udzia-
tem zarabianie kompozycji szkto-jonomerowej przebiegato
najtatwiej (RYS. 1).

Czas wigzania kompozycji wzrastat najsilniej rowniez
w przypadku dodatku kwasu jabtkowego do ptynow wigza-
cych. Juz 10% zawartos¢ tego kwasu powodowata wzrost
czasu wigzania do ponad 3 minut (ptyn 3b), a dodatek 20%
(ptyn 3d) skutkowat wzrostem czasu wigzania przekracza-
jacym 4 min. Dla kompozycji zawierajgcych ptyny wigzace
z kwasem winowym czas wigzania wzrastat najwolniej
wraz ze wzrostem zawartosci kwasu, uzyskujgc w efekcie
wartos¢ niemal 0 40% nizszg niz kompozycje zawierajgce
ptyny z kwasem jabtkowym. Wartosci czaséw wigzania dla
kompozycji zawierajgcych ptyny z kwasem cytrynowym
znajdowaty sie pomigdzy wartosciami czasow wigzania
kompozycji z kwasem winowym i jabtkowym. Utworzenie
kompozycji zawierajgcej kwas cytrynowy byto mozliwe
dopiero przy 10% dodatku tego kwasu (ptyn 2b) (RYS. 2).

Compressive strength

Five glass-ionomer cement cylindrical samples were
taken from each composition. Upon finishing the mixing
process, stainless steel moulds were filled with the tested
compositions in a plastic state, thus obtaining samples
with a diameter of 4 mm and a height of 6 mm. After 1 h,
the samples were sanded, taken out of moulds, immersed
in water and stored for 24 h in an incubator set to a fixed
temperature of 37 £1°C. Strength parameters of the cured
compositions were determined with the use of a testing
machine LR 10K produced by Lloyd Instruments with a maxi-
mum load of 10 kN and a head travel speed of 0.7 mm/min.
Compressive strength values were calculated by a computer
program based on the sample dimensions and the maximum
load measured.

Statistical analysis for the obtained results of compressive
strength was made using statistical packed SPSS ver. 23
(Statistical Package for the Social Sciences) and statistically
significant differences (p-value) for two independent groups
of samples were evaluated by t-Student test.

Results and Discussions

Glass-ionomer composition may be difficult to make with
the synthesised AA-IA copolymer solutions, due to its high
viscosity and a short setting time of the composition. The
addition of the selected carboxylic hydroxyacids reduced
the viscosity of the output copolymer solution, extending the
composition setting time to more than 1.5 minutes, i.e. the
minimum requirement specified for this type of cements in
PN-EN ISO 9917-1. The tests performed indicate that the
highest reduction in viscosity occurred after the addition of
malic acid (bonding liquids 3a—3d), which resulted in the
easiest mixing of the glass-ionomer composition (FIG. 1).

The highest increase in the composition setting time was
also observed for the addition of malic acid to the bonding
liquids. As low as 10% content of this acid already caused
the setting time to increase to more than 3 min (liquid 3b),
while the addition of 20% (liquid 3d) resulted in the increase
of the setting time of more than 4 min. In compositions
containing bonding liquids with tartaric acid, the increase
in acid content caused the slowest increase in the setting
time which the resulting value was almost 40% lower than in
compositions containing liquids with malic acid. Setting time
values for compositions containing liquids with citric acid
fell between the setting time values for compositions with
tartaric acid and malic acid. It was not possible to prepare
a composition with citric acid until 10% addition of this acid
was reached (liquid 2b) (FIG. 2).

Through reducing the bonding liquids viscosity and
extending the setting time, the addition of low molecular
carboxylic hydroxyacids had positive influence on the
easier mixing of the glass-ionomer compositions. Unfortu-
nately, this additive had negative influence on the strength
of the cements obtained (TABLE 4). Test results showed
that cements containing bonding liquids 3a and 3b with
added malic acid of 5% and 10% demonstrated the high-
est compressive strength. However, the higher content of
this acid in a bonding liquid caused the higher reduction in
cement strength to values below 100 MPa, which does not
meet the requirements of PN-EN ISO 9917-1. Statistically
significant differences were observed between the compres-
sive strength values for the cements based on liquids 3a
and 3b (p=0.037). Statistically significant differences were
also observed between the remaining compressive strength
values for the cements containing malic acid (p<0.001).
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—&—roztwdr kopolimeru z dodatkiem kwasu winowego /
copolymer solution with addition of tartaric acid

—&—roztwor kopolimeru z dodatkiem kwasu cytrynowego /
copolymer solution with addition of citric acid

—A—roztwdr kopolimeru z dodatkiem kwasu jabtkowego /
copolymer solution with addition of malic acid
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—A—kompozycja z dodatkiem kwasu jabtkowego /
composition with addition of malic acid
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RYS. 1. Lepkos¢ plynoéw wigzacych w zalezno-
sci od rodzaju i zawartosci hydroksykwasow
karboksylowych.

FIG. 1. Bonding liquid viscosity depending on the
type and content of carboxylic hydroxyacids.

Poprzez obnizenie lepkosci ptyndw wigzgcych i wydtu-
zenie czasu wigzania, dodatek matoczgsteczkowych hydro-
ksykwasoéw karboksylowych wptywat korzystnie na mozli-
wos¢ fatwego zarobienia kompozycji szkto-jonomerowych.
Niestety dodatek ten wptywat niekorzystnie na wtasciwosci
wytrzymatosciowe otrzymywanych cementow (TABELA 4).
Wyniki badan wykazaty, ze najwyzszg wytrzymato$¢ na
Sciskanie posiadajg cementy zawierajgce ptyny wigzgce
3a i 3b z dodatkiem kwasu jabtkowego w ilosci 5% i 10%.
Natomiast dalsze podnoszenie zawartosci tego kwasu
w ptynie wigzgcym powoduje znaczny spadek wytrzymatosci
cementow do wartosci ponizej 100 MPa, co nie spetnia wy-
magania normy PN-EN ISO 9917-1. Pomiedzy warto$ciami
wytrzymatosci na sciskanie dla cementow na bazie ptynow
3ai 3b stwierdzono istotne statystycznie réznice (p=0,037).
Réwniez pomiedzy resztg wartosci wytrzymatosci na Sciska-
nie dla cementéw zawierajgcych kwas jabtkowy stwierdzono
istotne statystycznie réznice (p<0,001).

Najbardziej stabilnymi wartosciami wytrzymatosci na
Sciskanie (powyzej 100 MPa) charakteryzowaty sie ce-
menty na podstawie ptynéw wigzgcych 1a — 1d, zawiera-
jace kwas winowy. Nie stwierdzono istotnych statystycznie
réznic pomiedzy wartosciami wytrzymatosci na sciskanie
dla cementéw zawierajgcych ptyny 1a i 1b, z dodatkiem
kwasu winowego w ilosci 5% i 10%. Pomiedzy wartosciami
wytrzymatosci na sciskanie dla cementow na bazie ptynow
1b i 1d stwierdzono istotne statystycznie réznice (p<0,001).
Wykazano takze istotne statystycznie réznice (p<0,05)
pomiedzy resztg wartosci wytrzymatosci na sciskanie dla
cementow zawierajgcych kwas winowy.

Wartosci wytrzymatosci na Sciskanie dla cementow za-
wierajgcych ptyny z kwasem cytrynowym znajdowaty sie
pomiedzy wartosciami wytrzymatosci dla cementow z do-
datkiem kwasu winowego i jabtkowego. Stwierdzono istotne
statystycznie r6znice pomiedzy warto$ciami wytrzymatosci
na sciskanie dla cementow na bazie ptynéw 2a i 2c oraz
2b i 2c (p<0,001).

RYS. 2. Czas wigzania kompozycji szklo-jono-
merowych w zaleznosci od rodzaju i zawartosci
hydroksykwasow karboksylowych.

FIG. 2. Glass-ionomer composition setting time
depending on the type and content of carboxylic
hydroxyacids.

TABELA 4. Wytrzymatosci na sciskanie cementow
szklo-jonomerowych w zaleznosci od rodzaju
i zawartosci hydroksykwasow karboksylowych
w ptynach wigzacych.

TABLE 4. Glass-ionomer cement compressive
strengths depending on the type and content of
carboxylic hydroxyacids in the bonding liquids.

Rodzaj i zawartosé Wytrzymatosé
hydroksykwasu na Sciskanie
Piyn karboksylowego (odchylenie
wigzacy  w ptynie wigzacym standardowe)
Bonding Type and content of Compressive
liquid carboxylic hydroxyacid strengths
in bonding ligiud (standard deviation)
[%] [MPa]
1a 5 140.2 (11.02)
1b 2 £2 5 10 135.9 (4.76)
=220
ic [¥Xs58C© 15 124.6 (1.94)
1d 20 111.6 (6.76)
2a 2 10 129.6 (8.48)
geLo
2b E ?5 S 15 122.8 (5.08)
2c & 20 68.5 (3.18)
3a 5 154.0 (6.22)
>
3b 22905 10 140.8 (9.55)
=xX80
3 [¥x8=° 15 98.2 (5.28)
3d 20 53.1 (4.81)
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—&— kompozycja z dodatkiem kwasu jabtkowego i szczawiowego /
composition with addition of malic and oxalic acid

—e— kompozycja z dodatkiem kwasu winowego i szczawiowego /
composition with addition of tartaric and oxalic acid
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RYS. 3. Czas wigzania kompozycji szkto-jono-
merowych w zaleznosci od zawartosci kwasu
szczawiowego.

FIG. 3. Glass-ionomer composition setting time
depending on the content of oxalic acid.

Role modyfikatora przebiegu reakcji wigzania w kom-
pozycjach szkto-jonomerowych moze odgrywac¢ kwas
szczawiowy. Jak wykazali Prentice i in. [16] moze on
wptywac na czas wigzania nie zmieniajac wtasciwosci
wytrzymatosciowych.

Biorgc pod uwage najwyzsze wartosci czasow wigzania
dla kompozycji z udziatem kwasu jabtkowego oraz naj-
wigkszg stabilno$¢ wartosci wytrzymatosci na Sciskanie dla
cementéw z udziatem kwasu winowego, do dalszych badan
wytypowano ptyny wigzgce o zawarto$ci wspomnianych
kwasow réwnej 10% i niskich zawartosciach kwasu szcza-
wiowego: od 0,5% do 4% (TABELA 3).

Badania wykazaty, ze mate dodatki kwasu szczawiowego
(0,5% wag. i 1% wag.) wptywajg na czasy wigzania utworzo-
nych kompozycji w rézny sposoéb (RYS. 3). Dla kompozycji
zawierajgcych ptyn wigzgcy z kwasem winowym czas wig-
zania wzrasta najbardziej po dodaniu kwasu szczawiowego
w ilosci 0,5% wag. (ptyn 4b). Mniejszy wzrost czasu wigzania
zaobserwowano dla dodatku kwasu szczawiowego w ilosci
1% wag. i 2% wag. (ptyn 4c i 4d). Dalszy dodatek kwasu
szczawiowego nie wydtuza czasu wigzania kompozyciji.

Natomiast dla kompozycji utworzonych na podstawie
ptynéw z dodatkiem kwasu jabtkowego czas wigzania
maleje po dodaniu kwasu szczawiowego w ilosciach 0,5%
wag. (ptyn 5b) i 1% wag. (ptyn 5¢). Wigkszy dodatek kwasu
szczawiowego powoduje wzrost czasu wigzania.

Otrzymane wyniki wykazuja, ze na przebieg wigzania
kompozycji szkto-jonomerowych ma wptyw wiele czyn-
nikdw rownoczesnie. Niektére z nich moga oddziatywaé
synergicznie, a inne znosza sie wzajemnie. Efekt skrocenia
czasu wigzania przez dodatek kwasu szczawiowego moze
wynika¢ z obnizenia pH uktadu i szybszego uwalniania
jonéw metali z powierzchni szkfa. Niemniej jednak mozliwe
jest rowniez szybkie tworzenie sie nierozpuszczalnych soli
szczawianowych z uwalnianych ze szkfa jonéw. Odmienne
wyniki czaséw wigzania dla kompozycji zawierajgcych kwas
winowy i jabtkowy $wiadcza tez o tym, ze duzy wptyw mogg
miec¢ czynniki strukturalne wptywajgce na tatwos¢ komplek-
sowania uwalnianych jonéw.

The cements based on bonding liquids 1a—1d contain-
ing tartaric acid were characterised by the most stable
compressive strength values (more than 100 MPa).
No statistically significant differences were observed be-
tween the compressive strength values for the cements
containing liquids 1a and 1b with added tartaric acid of 5%
and 10%. Statistically significant differences were observed
between the compressive strength values for the cements
based on liquids 1b and 1d (p<0.001). Statistically significant
differences were also demonstrated between the remaining
compressive strength values for the cements containing
tartaric acid (p<0.05).

Compressive strength values for cements containing
liquids with citric acid fell between the compressive strength
values for cements with tartaric acid and malic acid. Statis-
tically significant differences were demonstrated between
the compressive strength values for the cements based on
liquids 2a and 2c, as well as between 2b and 2c (p<0.001).

Oxalic acid may function in glass-ionomer compositions
as a setting reaction modifier. As demonstrated by Prentice
et al. [16], it may affect the setting time without affecting the
strength properties.

With respect to the highest setting time values for com-
positions with malic acid and the highest stability of the
compressive strength values for cements with tartaric acid
- bonding liquids with a content of the above acids amounting
to 10% and a low content of oxalic acid ranging from 0.5%
to 4% were selected for further studies.

Tests demonstrated that small additions of oxalic acids
(0.5 wt% and 1 wt%) affect the setting time values of the
compositions differently (FIG. 3). For compositions con-
taining liquid with tartaric acid, the setting time increases
most after adding 0.5 wt% of oxalic acid (liquid 4b). Lower
increase of the setting time was observed for the addition
of 1 wt% and 2 wt% of oxalic acid (liquids 4c and 4d).
If more oxalic acid is added, the setting time is not extended.

However, for compositions based on liquids with malic
acid, the setting time is reduced after the addition of 0.5 wt%
(liquid 5b) and 1 wt% (liquid 5c) of oxalic acid. However,
if more oxalic acid is added, the setting time is extended.

Results indicate that glass-ionomer composition setting
depends on many factors at a time. Some of them may have
synergic effect, others neutralise one another. The effect of
reducing the setting time after the addition of oxalic acid may
stem from a lower pH of the system and faster release of
metal ions from the glass surface. Nevertheless, it is also
possible that insoluble oxalic salts are formed from the ions
released from glass. Different results of the setting times
for the compositions containing tartaric acid and malic acid
also suggest that structural factors may have considerable
influence, as they facilitate released ions complexing.

Strength test results of cements based on bonding liquids
containing oxalic acid does not demonstrate a considerable
influence of oxalic acid on the compressive strength of ce-
ments that contain it (TABLE 5). For cements containing
liquids with malic acid and oxalic acid, no statistically signifi-
cant differences were observed between the compressive
strength values. Statistically significant differences (p<0.05)
were demonstrated between the compressive strength
values for some cements based on liquids containing tar-
taric acid and oxalic acid: 4e and 4a (p=0.034), 4e and 4b
(p=0.029), 4e and 4d (p=0.031), 4f and 4a (p=0.019), 4f and
4b (p=0.016), 4f and 4d (p=0.017).

Test results confirm the hypothesis proposed by Prentice
et al. [16] that poorly soluble particles of precipitated oxalic
salts are likely to stay strongly embedded in the glass-
ionomer cement network, not affecting its strength proper-
ties. Due to their sufficiently low sizes, oxalates may serve
as afiller that influences the high strength of cement matrix.
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TABELA 5. Wytrzymatosci na sciskanie cementéw szklo-jonomerowych w zaleznosci od zawartosci kwasu

szczawiowego w ptynach wigzacych.

TABLE 5. Glass-ionomer cement compressive strengths depending on the content of oxalic acid in the bonding

liquids.

Rodzaj i zawartos¢ hydroksykwasu
karboksylowego w ptynie wigzgcym

Zawartos¢ kwasu szczawio-
wego w plynie wigzagcym

Wytrzymatos¢ na Sciskanie
(odchylenie standardowe)

;;mivr;“aﬁq&{j Type and content of carboxylic Content of oxalic acid Compressive strengths
919 hydroxyacid in bonding liquid in bonding liquid (standard deviation)
(%] [%] [MPa]
4a = 107.2 (5.46)
4b §g 0.5 121.0 (6.53)
o
4c .g g 10 1 115.4 (3.12)
4d 9 8 2 123.3 (8.56)
4e S8 3 111.3 (4.41)
4f 4 111.3 (2.65)
5a - 102.7 (3.62)
>
5b § % 0.5 109.8 (7.91)
5¢c 5 ® 1 108.2 (9.18)
® o 10
5d 2T 2 105.6 (6.99)
5e S = 3 107.2 (5.46)
5f 4 101.0 (4.78)

Wyniki badan wytrzymatosciowych dla cementow otrzy-
manych na bazie ptyndw wigzacych zawierajgcych kwas
szczawiowy nie wykazujg znaczgcego wptywu zawartosci
kwasu szczawiowego na wytrzymatos$¢ na sciskanie cemen-
tow z jego udziatem (TABELA 5). Dla cementow zawiera-
jacych ptyny z kwasem jabtkowym i kwasem szczawiowym
nie stwierdzono statystycznie istotnych réznic pomiedzy
wartosciami wytrzymatosci na sciskanie. Istotne statystycz-
nie roznice (p<0,05) wykazano pomiedzy wartosciami wy-
trzymatosci na Sciskanie dla niektorych cementéw na bazie
ptyndw zawierajgcych kwas winowy i kwas szczawiowy: 4e
i 4a (p=0,034), 4e i 4b (p=0,029), 4e i 4d (p=0,031), 4f i 4a
(p=0,019), 4f i 4b (p=0,016), 4f i 4d (p=0,017).

Wyniki badan potwierdzajg hipoteze Prentice’a i in. [16],
ze stabo rozpuszczalne czgstki wytrgconych soli szcza-
wianowych prawdopodobnie pozostajg silnie wbudowane
w sie¢ cementu szkio-jonomerowego nie zmieniajgc jego
wtasciwosci wytrzymatosciowych. Wystarczajgco mate
rozmiary szczawianoéw sprawiajg, ze mogg one petnic
role wypetniacza wptywajacego na wysokg wytrzymatos¢
matrycy cementu.

WhiosKki

Wptyw dodatku hydroksykwasow karboksylowych na
reakcje wigzania kompozycji szkto-jonomerowej opiera
sie gtdwnie na zdolnosci do kompleksowania jonéw pier-
wiastkow metalicznych uwalnianych z powierzchni proszku
szklanego, co powoduje poczgtkowe opdznienie wigzania
cementu. Sposréd rozpatrywanych hydroksykwasow kar-
boksylowych na wydtuzenie czasu wigzania kompozycji
szkto-jonomerowej wytwarzanej w ICiMB w najwigkszym
stopniu wptywat kwas jabtkowy. 10% dodatek kwasu jabtko-
wego do ptynu wigzgcego pozwalat rowniez na uzyskanie
cementu o wytrzymatosci na $ciskanie przewyzszajgcej
100 MPa.

Conclusions

The effects of the carboxylic hydroxyacids addition on
the glass-ionomer composition setting is mainly based on
the ability to form complexes with ions of metal elements
released from the glass powder surface, what initially delays
the cement setting. Among the carboxylic hydroxyacids
considered, malic acid had the strongest influence on the
extension of the setting time of the glass-ionomer composi-
tion made in ICiMB. With 10% addition of malic acid to the
bonding liquid, the cement obtained was characterised by
a compressive strength higher than 100 MPa.

Other factors, such as the pH value of the system or struc-
tural factors, may also affect the glass-ionomer composition
setting process and the easiness of ion complexing. Tests
on the bonding liquids containing oxalic acid demonstrated
that the addition of this acid may accelerate or inhibit the
setting process depending on its content and composition
components. At the same time, the addition of this acid does
not cause significant changes in the compressive strength
values of the cements obtained. Through the appropri-
ate selection of carboxylic acid additives, we may obtain
glass-ionomer compositions with desired properties to meet
different user requirements.
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Na przebieg wigzania kompozycji szkto-jonomerowych
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réwniez inne czynniki, jak pH ukfadu czy czynniki struktu-
ralne. Na podstawie badan z udziatem ptynéw wigzgcych
zawierajgcych kwas szczawiowy wykazano, ze dodatek tego
kwasu moze w zaleznosci od jego zawartosci oraz od sktadu
kompozycji powodowac przyspieszenie lub spowolnienie jej
wigzania. Jednoczesnie dodatek tego kwasu nie powoduje
znaczgcych zmian wytrzymato$ci na $ciskanie uzyskanych
cementéw. Poprzez odpowiedni dobdér dodatkéow kwasow
karboksylowych mozna otrzymywac¢ kompozycje szkfo-
-jonomerowe o pozgdanych wiasciwosciach spetniajgcych
rézne wymagania aplikacyjne.
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Streszczenie

Materiaty metaliczne, miedzy innymi stopy tytanu
posiadajg liczne wtasciwosci, ktére pozwalajg na ich
czeste stosowanie do produkcji wyrobow biomedycz-
nych. Wszystkie urzgdzenia przeznaczone do celéw
medycznych przed uzyciem muszg przejs¢ proces
sterylizacji. W praktyce niektére z nich mogg by¢
poddane wiecej niz jednemu cyklowi sterylizacji przed
umieszczeniem w ciele pacjenta. Pomimo tego, ze
sterylizacja jest jednym ze standardowych procesow,
ktoremu podlegajg wszystkie implanty, moze by¢
ona przyczyng zmian witasciwos$ci powierzchniowych
materiatu. Celem niniejszej pracy byto sprawdzenie,
Jak proces wielokrotnej sterylizacji wptywa na wiasci-
wosci powierzchniowe oraz odpowiedz komorkowg
dla grupy probek wykonanych z dwoch stopoéw tytanu:
Ti6AI4V | TiI6GAI7Nb. Wypolerowane probki obu stopow
zostaty poddane jednemu, pieciu oraz dziesieciu cy-
klom sterylizacji parowej. Probki zostaty przebadane
pod katem morfologii powierzchni (SEM) oraz skfadu
chemicznego (EDS), a takze topografii powierzchni
(profilometr) oraz zwilzalnosci (pomiar kata zwilzania
metoda kropli). Badania cytotoksycznosci i proliferacji
komorek zostaty przeprowadzone poprzez wykonanie
testu live/dead z wykorzystaniem komaérek kosciotwor-
czych linii Saos-2. Przeprowadzone badania dowodzg,
ze wielokrotna sterylizacja powoduje pojawianie sie
zanieczyszczen na powierzchni materiatu oraz zwiek-
szenie grubosci warstwy tlenkowej. Wartosci energii
powierzchniowej oraz parametrow chropowato$ci
wzrosty wraz ze wzrostem liczby cykli sterylizacji.
Proliferacja komérek na wysterylizowanych prébkach
ze stopow tytanu byta mniejsza niz w przypadku stali
nierdzewnej oraz probki kontrolnej, chociaz zadna
Z probek nie wykazata cytotoksycznosci. Porownujgc
dwa przebadane stopy tytanu, mniejsza proliferacja
zostata odnotowana na probkach Ti6AI7Nb.

Stowa kluczowe: Ti6Al4V, Ti6AI7Nb, wielokrotna
sterylizacja, chropowato$¢ powierzchni, zwilzalnosc,
biozgodnos¢

[Inzynieria Biomateriatéw 136 (2016) 11-20]
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Abstract

Due to their favorable properties, numerous me-
tallic materials, including titanium alloys are chosen
for biomedical applications. A final preparation step
before the implantation of a metallic biomaterial is
sterilization. In fact, some of the devices may undergo
a multiple sterilization process before they are placed
into the human body. Although sterilization is a part of
a standard procedure, it might affect the surface pro-
perties of the material. The purpose of this study was
to check the influence of multiple sterilization process
on surface properties and biological response of two
titanium alloys: Ti6Al4V and Ti6AI7Nb. Samples of
both alloys were mechanically polished and subjected
to 1, 5 or 10 stem sterilization cycles. Representative
samples from each group were examined in term of
surface morphology (SEM), chemical composition
(EDS), topography (profilometer) and wettability (ses-
sile drop technique). Cell proliferation and cytotoxicity
assay were carried out with the use of live/dead test
of Saos-2 osteoblast-like cells line. Examinations
showed that the multiple sterilization process caused
occasional appearance of contaminations on the sur-
faces, as well as increase in the oxide layer thickness.
Values of surface energy and surface roughness
parameters increased with the increasing number of
sterilization cycles. Proliferation of cells on the surface
of sterilized titanium alloys was lower than in the case
of stainless steel and control sample. At the same time,
none of the examined samples showed cytotoxicity.
Comparing two titanium alloys, considerably lower
number of cells was observed on Ti6AI7Nb surface.

Keywords: Ti6Al4V, Ti6AI7Nb, multiple sterilization,
surface roughness, wettability, biocompatibility

[Engineering of Biomaterials 136 (2016) 11-20]
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Wprowadzenie

Materiaty uzywane do celdéw biomedycznych muszg
charakteryzowac sie nie tylko odpowiednimi wtasciwosciami
mechanicznymi i fizykochemicznymi, ale muszg réwniez
wiasciwie i bezpiecznie wspotpracowac z tkankami, z ktéry-
mi pozostajg w statym kontakcie. Jedng z grup materiatow,
ktore sg szeroko wykorzystywane w medycynie jest grupa
metali, ktore charakteryzujg sie dobrg biokompatybilnoscia.
Metale te dobrze sprawdzajg sie m.in. w przypadku im-
plantéw narazonych na wysokie obcigzenia. Ze wzgledu
na wysokg wytrzymatos¢, sztywnos$¢ oraz odpornosé na
pekanie, biomateriaty metaliczne uzywane sg przy produkciji
wkretdéw chirurgicznych, ptytek kostnych oraz endoprotez
stawoéw kolanowych, biodrowych bgdz ramiennych [1].
Dzieki wysokiej biozgodnosci oraz odpowiednim wiasciwos-
ciom mechanicznym i fizycznym, stopy tytanu sg od wielu lat
jednymi z najczesciej uzywanych metali do produkcji urzg-
dzen medycznych [2,3]. Przed uzyciem wszystkie wyroby
medyczne muszg przejs¢ proces sterylizacji. Sterylizacja
pozwala wyeliminowa¢ wszelkie mikroorganizmy, takie jak
bakterie, grzyby, wirusy i spory, obecne na powierzchni
materiatu. Nieodpowiednia sterylizacja moze doprowadzi¢
do infekcji, lub nawet do $mierci pacjenta [4]. W placéwkach
medycznych najczesciej uzywang metodg sterylizacji jest
obecnie sterylizacja parowa. Sterylizacja parowa jest tatwo
dostepna, nieskomplikowana oraz bezpieczna dla srodo-
wiska, moze jednak powodowac¢ rowniez zmiany struktury
materiatéw, ktére sg jej poddawane. Efektem czyszczenia
i wielokrotnej sterylizacji moze by¢ korozja oraz utlenianie
powierzchni metali [5].

Cechy powierzchni implantu, takie jak wtasciwosci che-
miczne, energia, topografia czy chropowatos¢ wptywajg na
to, jakie oddziatywania zachodzi¢ bedg pomiedzy implan-
tem a tkankami ciata. Kliniczne powodzenie implantu jest
w duzej mierze zalezne od wytworzenia sie odpowiedniego
potgczenia pomiedzy implantem a tkankami. Niewystarcza-
jaca osseointegracja moze spowodowac niskg wydajnosé
urzgdzenia [6,7]. Chropowato$¢ powierzchni wptywa na
proliferacje komoérek oraz synteze macierzy komoérkowej
[8,9]. Zwiekszona chropowato$¢ powierzchni powoduje
lepszg osseointegracje pomiedzy implantem a tkankami
[10-12], zaktada sie jednak, ze moze istnie¢ pewien prog
chropowatosci, powyzej ktérego proliferacja komorek staje
sie utrudniona [13]. Zwiekszona chropowatos$¢ powierzchni
moze wptywac korzystnie nie tylko na rodzaj oddziatywan
pomiedzy tkankami ciata a implantem, ale réwniez na
wiasciwosci mechaniczne potgczenia [14]. Zwilzalnos¢ po-
wierzchni biomateriatu, w potgczeniu z innymi jej cechami,
moze utatwia¢ adsorpcje biatek oraz wptywaé na oddziaty-
wania pomiedzy tkankami twardymi i miekkimi na granicy
potgczenia implant-tkanki ciata. Powierzchnie hydrofilowe
utatwiajg adhezje i proliferacje komérek w poczatkowej fazie
kontaktu z urzgdzeniem [15-18].

Niektére z implantow, takie jak ptytki do zespolen kost-
nych, zamiast w oddzielnych opakowaniach mogg wyste-
powac w zestawach, co wigze sie z ich przepakowywaniem
i ponowng sterylizacjg w przypadku, gdy zestaw nie zostat
zuzyty w catosci [19]. Niekiedy tez ptytki i Sruby sg przecho-
wywane razem z narzedziami chirurgicznymi wielokrotnego
uzytku, ktore sa sterylizowane przed kazdym zabiegiem [20].
Ze wzgledu na te sposoby pakowania i przechowywania, nie-
ktére zimplantéw mogg by¢ poddane wielokrotnej sterylizacji
zanim zostang umieszczone w ciele pacjenta. Dotychczas
wykazano, ze na prébkach tytanowych poddanych wielo-
krotnej sterylizacji pojawiajg sie przebarwienia. Zauwazono
tez zwiekszone wartosci kata zwilzania wodg oraz mniejszg
liczbe komorek na powierzchniach badanych prébek [21].

Introduction

To be applied in the biomedical field, material needs to
exhibit certain properties. Apart from suitable mechanical
and physicochemical characteristics, an appropriate and
safe interaction between tissues and given biomaterial is
required. One of the groups of materials that meet those
requirements is a particular group of metals that exhibit
good biocompatibility. Structural characteristics of metals
make them good candidates for the majority of load-bearing
implants. Their excellent strength, stiffness and resistance
to fracture make them suitable for screws, bone plates, as
well as knee, hip or shoulder prostheses [1]. Due to high
biocompatibility, as well as good mechanical and physi-
cal properties, titanium alloys have been one of the most
widely used metallic materials for medical purposes for many
years [2,3]. Prior to implantations, all medical devices must
undergo sterilization process. This process is of significant
importance, as it kills harmful microorganisms, including
bacteria, fungi, viruses and spores that could be present on
the surface. Inappropriate sterilization may lead to infections
and even death of patients [4]. When healthcare facilities
are considered, steam sterilization is currently the most
widely utilized method. Steam sterilization is easily acces-
sible, simple and environmentally safe, however, it can also
cause changes in the structure of materials. As the effect of
cleaning and multiple sterilization corrosion and oxidation
phenomena can occur on metallic materials surfaces [5].

Surface characteristics of implant, such as surface
chemistry, energy, topography and roughness affect the
interactions between the implant and host tissues. Clinical
success of implants is highly dependent on the configura-
tion of the interface between the implant and surround-
ing tissue - low osseointegration can cause poor implant
efficiency [6,7]. Surface roughness can have an impact on
such aspects as proliferation of cells, cells differentiation
and matrix synthesis [8,9]. Increased surface roughness
is usually correlated with better osseointegration between
implants and tissues [10-12], however, it was also reported
that there might exist a certain roughness threshold above
which proliferation becomes difficult [13]. Increased surface
topography was found to improve not only bone-to-implant
contact but also mechanical properties of the interface [14].
Surface wettability of a biomaterial, combined with other
surface characteristics, can influence protein adsorption as
well as hard- and soft- tissue interactions on the implant-host
interface. Due to the fact that less is known about how to
mimic intrinsic wettability of bone, wettability is not a focus
of most of the studies [15]. In the studies that have been
carried out it was found, that hydrophilic surfaces facilitate
cell adhesion, proliferation and differentiation at the early
stages [15-18].

Some of the implants, especially bone plate systems,
might be designed for repackaging and re-sterilizing if the kit
was not utilized, rather than being individually wrapped [19].
Sometimes plates and screws might be also kept in caddies
along with non-reusable surgical instruments, sterilized for
multiple surgeries [20]. Due to those ways of packaging
and storage some of the implants might undergo multiple
sterilization process before they are placed into the human
body. According to previous studies conducted on pure tita-
nium samples, the increased number of sterilization cycles
caused samples discoloration, increased water contact
angles and inhibition of cells attachment and spreading [21].
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W innym badaniu odnotowano niejednorodng warstwe
tlenkowa pojawiajgcy sie w wyniku wielokrotnej sterylizacji
drutow wykonanych ze stali nierdzewnej stosowanych do
taczenia mostka. [22]. Przedstawione badania miaty na celu
okreslenie wptywu wielokrotnej sterylizacji oraz jej efektu
w zaleznosci od liczby cykli na wiasciwosci powierzchniowe
wybranych stopdéw tytanu, ktére sg powszechnie uzywane
przy wytwarzaniu biomateriatow: Ti6Al4V i Ti6AI7Nb.

Materiaty i metody

Do badan uzyto prébek wykonanych z dwoch stopow
tytanu - TiBAI4V i TiBAI7Nb (Bibus Metals, Polska), spetniaja-
cych odpowiednio normy ASTM B248 i ASTM F1295. Prébki
zostaty wyszlifowane mechanicznie przy uzyciu papierow
sciernych (SiC) o nastepujgcej gradaciji: 80, 120, 220, 320,
500, 1200 i 2400. Po wyszlifowaniu zostaty one wypole-
rowane z zastosowaniem diamentowe] pasty polerskiej
oraz witdkna polerskiego. W wyniku powyzszych procesow
otrzymano prébki charakteryzujgce sie gtadka, lustrzang
powierzchnig. Probki zostaty wysterylizowane (15 minut
w temperaturze 121°C) przy uzyciu autoklawu (AS25 SMS).
Przygotowane zostaty trzy zestawy probek, z ktorych kazdy
poddany zostat innej liczbie cykli sterylizacji (1, 5 lub 10).

Wysterylizowane probki zostaty przebadane pod kag-
tem morfologii (SEM) i sktadu chemicznego (EDS) przy
uzyciu skaningowego mikroskopu elektronowego (JEOL)
ze zintegrowanym analizatorem EDS X-MAX 80 (Oxford
Instruments). Analiza zostata przeprowadzona w dwdch try-
bach obrazowania: SE| (secondary electron imaging — przy
uzyciu elektronéw wtérnych) i BSE (backscattered electron
imaging — przy uzyciu elektrondéw wstecznie rozproszo-
nych). Powierzchnia kazdej z probek zostata zobrazowana
w dwoch obszarach przy uzyciu réznych powiekszen (500x,
1000x i 5000x). Analiza EDS zostata przeprowadzona
przy powiekszeniu 500x w dwoch wybranych obszarach.
Dodatkowo przeprowadzona zostata punktowa analiza EDS
w celu identyfikacji zanieczyszczen obecnych na powierzch-
ni badanych probek. Profilometr firmy Hommel Tester T100
zostat uzyty do zbadania chropowatosci powierzchni kazdej
probki. Podczas pomiaru uzyskane zostaty trzy rézne para-
metry chropowatosci: maksymalna chropowato$¢ (Rmax),
srednia chropowatosc¢ (Ra) oraz Wysokos$¢ chropowatosci
od linii Sredniej wzdtuz odcinka pomiarowego (Rz). Pomiary
przeprowadzono w trzech réznych miejscach, na podstawie
czego wyznaczone zostaty srednie wartosci wybranych
parametrow chropowatosci. Analiza kata zwilzania zostata
przeprowadzona na aparacie Kruss EasyDrop. Pomiar kata
zwilzania zostat wykonany w trzech réznych miejscach
kazdej z prébek i przy uzyciu dwoch cieczy: wody i dijodo-
metanu. Uzyskane wartosci postuzyty do obliczenia energii
swobodnej w oparciu o model Owensa-Wendta zgodnie
Z ponizszymi rownaniami (1-3):

1+ cosB = vi [(yﬂygﬁ + (yfysp)E] (1)

L
n=v+vi (2)

Ys = V8 + € (3)

v, - Swobodna energia powierzchniowa cieczy pomiarowej

Ys - Swobodna energia powierzchniowa badanego materiatu

vi4yP sktadowa dyspersyjna i polarna swobodnej energii
powierzchniowej cieczy

N sktadowa dyspersyjna i polarna swobodnej energii
powierzchniowej badanego materiatu

- kat zwilzania

Another examination revealed occurrence of non-uniform
oxide layer at the surface of multi-sterilized sternal wire
made of stainless steel [22]. This study aimed to determine
the impact of multiple sterilization process and the effects
of various numbers of cycles on the surface properties of
two titanium alloys, that are commercially used as metallic
biomaterials - Ti6Al4V and Ti6AI7Nb.

Materials and Methods

The samples of Ti6Al4V and Ti6AI7Nb (Bibus Metals,
Polska), that meet the standards ASTM B348 and ASTM
F1295, respectively, were used for the investigation. Sam-
ples were ground subsequently using 80-, 120-, 220-, 320-,
500-, 1200- and 2400-grit SiC papers and then mechanically
polished with the use of diamond paste in order to obtain
smooth, mirror-like surfaces. The obtained samples were
next sterilized using autoclave AS25 SMS (121°C, 15 min).
Three groups of the samples were prepared for each tita-
nium alloy by applying 1, 5 or 10 steam sterilization cycles.

Microscopic examination of the sterilized samples was
conducted with the use of JSM-6610LV scanning electron
microscope (JEOL) coupled with EDS X-MAX 80 analyzer
(Oxford Instruments). Two modes of imaging were used:
secondary electron imaging (SEI) and backscattered elec-
tron imaging (BSE). For each sample two different regions
were investigated under various magnifications (500x, 1000x
and 5000x). Additionally, the EDS analysis was performed
for two different regions under the magnification of 500x.
Moreover, the spot EDS analysis was also performed in
order to identify the impurities present on the examined
surfaces. Hommel Tester T1000 profilometer was used
in order to investigate surface roughness of the samples.
Three roughness parameters have been obtained during
the examination: maximum roughness (Rmax), average
roughness (Ra) and peak-to-valley roughness (Rz). The
average surface roughness parameters were calculated
from three measurements, performed in different spots on
the sample surface. Wettability of the material was assessed
with the use of sessile drop method and Kriiss EasyDrop
system. The measurements were performed in three dif-
ferent spots for each sample using two different liquids,
i.e. distilled water and diiodomethane. Having measured
contact angles for both liquids, surface free energy was
calculated using the Owens-Wendt model, according to the
following equations (1-3):

2 1 1
1+ cos8 = Z[(viv)z + (vEvEy?|
YL =Vi+Vi (2)
¥s =8 +v8 @)

v, - surface free energy of liquid
vs - surface free energy of the solid
yd4yP - individual components of the surface energy y;
LTY . .
(dispersive and polar)
¥§ + Y€ - individual components of the surface energy v
(dispersive and polar)
0 - contact angle on the liquid/solid boundary
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Wysterylizowane prébki uzyto réwniez do okreslenia

® e o o o o o ywplywu wielokrotnej sterylizacji na odpowiedz biologiczna.

W tym celu wykorzystany zostat test live/dead oraz komorki
kosciotworcze linii Saos-2 (ATCC). Badania na komorkach
zostaty poprzedzone wyczyszczeniem prébek w myjce
ultradzwiekowej z wykorzystaniem najpierw acetonu, na-
stepnie wody destylowanej, a na koniec etanolu. Jako
kontrole wykorzystano komorki niebedgce w kontakcie
z zadng powierzchnig metaliczng. Hodowle prowadzono
w medium hodowlanym Mc’Coy’s 5A (ATCC) przez 48 h
w standardowych warunkach (37°C, w atmosferze zawiera-
jacej 5% CO, 100% wilgotnosci). Wszystkie eksperymenty
przeprowadzone byly z poczatkowg gestoscig wysiewu
komérek rowng 60000/cm?. Analiza proliferacji i cytotok-
sycznos$ci zostata przeprowadzona przy uzyciu testu live/
dead z wykorzystaniem Live/Dead Viability/Cytotoxicity Kit
(Molecular Probes). Po 48 h inkubacji, prébki zostaty pod-
dane obserwacji przy uzyciu mikroskopu fluorescencyjnego
(Olympus GX 71) wyposazonego w kamere cyfrowg (DP90).
Zdjecia zywych i martwych komorek zostaty zrobione
w pieciu losowo wybranych miejscach na powierzchni
prébek. llos¢ zywych i martwych komoérek na powierzchni
prébek zostata wyznaczona przy uzyciu programu ImageJ.

W celu analizy statystycznej otrzymanych wynikéw
przeprowadzono jednokierunkowg analize wariancji (ANO-
VA), przy poziomie istotnosci p = 0,05. Dla p = 0,05 wyniki
zostaty uznane ze nieistotne statystycznie i oznakowane
nastepujgcymi symbolami: x, +, o, #.

Wyniki i dyskusja

Celem przeprowadzonych badan bylo okreslenie wptywu
wielokrotnej sterylizacji na zmiane parametréw powierzchni
dwaoch stopow tytanu: TiBAI7Nb i TiBAI4V. Na zdjeciach SEM
(RYS. 1) mozna zaobserwowaé wzrost chropowatosci po-
wierzchni probek, co zostato potwierdzone przez pézniejsze
badanie chropowatosci przy uzyciu profilometru.

The influence of the number of steam sterilization cycles
on the biological response of both titanium alloys was evalu-
ated using live/dead test and Saos-2 osteoblast-like cells
line (ATCC). Prior to the biological evaluation the samples
were ultrasonically cleaned: firstly in acetone, then in distilled
water and eventually in ethanol. After that, the steam sterili-
zation was performed (1, 5 or 10 cycles). Blank sample of cell
culture were used as control sample. Cells were seeded on
the examined samples and cultured in McCoy’s 5A (ATCC)
medium for 48 h in standard conditions (37°C, humidified
atmosphere of 5% CO, in air). All cell culture experiments
were performed with an initial seeding density of 60000/cm?.
For the evaluation of proliferation and cytotoxicity a Live/
Dead Viability/Cytotoxicity Kit (Molecular Probes) was used.
After 48 h the samples were observed under the fluores-
cence microscope (Olympus GX 71) equipped with a digital
camera (DP90). The images showing the live and dead
cells on the surface of the examined samples were taken
in five different spots. Images were superimposed and the
number of live and dead cells was calculated with the use
of ImageJ software.

The statistical analysis of the obtained results was per-
formed using the one-way analysis of variance (ANOVA) with
a significance level of p = 0.05. The results with p = 0.05
were considered to be not statistically significant and were
marked using the following symbols: x, +, o, #.

Results and Discussion

The aim of the study was to evaluate the influence of the
multiple sterilization process on surface properties of two
titanium alloys: Ti6AI7Nb and Ti6AI4V. FIG. 1 presents the
SEM images of the examined surfaces. It may be observed
that surfaces became more rough, what was confirmed by
the profilometer examination.

1 cycle of sterilization/

Ti6AI7Nb

Ti6Al4V

5 cycles of sterilization/
|pigc cykli sterylizacji

10 cycles of sterilization
dziesigc cykli sterylizacji

RYS. 1. Zdjecia SEM préobek Ti6AI7Nb i Ti6Al4V po jednym, pieciu i dziesieciu cyklach sterylizacji przy 1000x

powigkszeniu.

FIG. 1. SEM images of Ti6Al7Nb and Ti6Al4V samples after 1, 5 and 10 sterilization cycles at the magnification

of 1000x.
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Na powierzchni wielokrotnie wysterylizowanych pré-

® o @ o 0 @ o bek mozna byto zaobserwowac brgzowe przebarwienia.

Poprzednie badania dotyczace tego zjawiska wskazujg, ze
przyczyng jest miejscowa kondensacja wody oraz zwieksze-
nie grubosci warstwy tlenkowej [21,23]. Podczas procesu
sterylizacji, w podwyzszonej temperaturze, tytan reaguje
ztlenem i wodorem powstatymi podczas dekompozycji wody,
powodujgc pojawienie sie zanieczyszczen na powierzchni
materiatu oraz zmiane wiasciwosci powierzchni [24,25].
Przeprowadzona analiza sktadu chemicznego metodg EDS
réwniez wykazata zamiany we wiasciwosciach chemicznych
powierzchni zachodzace na skutek wielokrotnej sterylizac;ji.
Wzrost intensywnosci pasma pochodzgcego od tlenu swiad-
czy¢ moze o zwiekszonej grubosci warstwy tlenkowej. Nie-
ktore z poprzednich badan dotyczacych sterylizacji parowej
wykazaty na powierzchniach obecnos¢ wegla, azotu i fosfo-
ru, pojawiajgca sie w skutek zanieczyszczen ze srodowiska
[11,26]. Podczas obecnych badan na powierzchni probek
réwniez zaobserwowano obecnos¢ wegla, nie wykryto jed-
nak azotu czy fosforu. Dodatkowo, badanie EDS (RYS. 2)
wykazato obecnos¢ krzemu na powierzchni badanych pro-
bek, co moze by¢ spowodowane obecnoscig pozostatosci
po procesie szlifowania (osadzanie sie czgsteczek pocho-
dzacych z papierow sciernych wykonanych z SiC).

Analiza EDS ujawnita réwniez zmiany w sktadzie che-
micznym powierzchni. Zwiekszona intensywnos$¢ piku
pochodzacego od tlenu wskazuje, ze grubos¢ warstwy
tlenkowej jest zwiekszona (RYS. 3).

Na podstawie badan profilometrem wyznaczone zostaty
trzy parametry chropowatosci: Rmax (chropowatos¢ maksy-
malna), Rz (wysokos$c¢ chropowatosci od linii Sredniej wzdtuz
odcinka pomiarowego) oraz Ra ($rednia arytmetyczna
odchylenia profilu). Podczas gdy wartosci Ra nie ulegty
zdecydowanej zmianie, zaobserwowano znaczgcy wzrost
parametru Rmax wraz ze wzrostem ilosci cykli sterylizaciji
(RYS. 4). Najwieksze wartosci Rz zostaty zmierzone dla
prébek poddanych dziesieciu cyklom sterylizacji. Zmiany
w wartosciach parametréw Rmax oraz Rz na skutek wielo-
krotnej sterylizacji mogg wynika¢ z wystepowania miejsco-
wych zanieczyszczen powierzchni i zwiekszenia grubosci
warstwy tlenkowe;j.

Moreover, on the surface of the samples that were ex-
posed to multiple sterilization cycles, brownish stains were
observed. Previous studies related to this effect explained
this by the presence of contaminants at the localized water
condensation spots and increased thickness of the oxide
layer [21, 23]. In the increased temperature, which is present
also during the steam sterilization process, titanium can
react with oxygen and hydrogen formed by the decompo-
sition of water, leading to the presence of contaminations
and change of surface properties [24,25]. Current EDS ex-
amination also revealed changes in the surface chemistry.
The increased intensity of the peak corresponding to oxygen
suggests that the thickness of the oxide layer increased.
Furthermore, some previous studies reported that carbon,
nitrogen and phosphor were present on steam sterilized
surfaces as a result of the environment contaminations
[11,26]. In the present study carbon was also observed at the
surfaces of samples, however no nitrogen or phosphor was
detected. Additionally, the EDS analysis (FIG. 2) revealed
the presence of silicone, which may be due to the presence
of the residues from the process of surface preparation on
the sample’s surface (grinding on SiC papers).

Current EDS examination also revealed changes in
the surface chemistry. The increased intensity of the peak
corresponding to oxygen suggests that the thickness of the
oxide layer increased (FIG. 3).

Following surface roughness parameters obtained dur-
ing the profilometer measurements were taken into con-
sideration: Rmax (maximum), Rz (peak-to-valley) and Ra
(average). Although, no significant change in Ra parameter
was observed, the value of Rmax increased noticeably for
the samples exposed to the highest number of sterilization
cycles (FIG. 4). The highest values of Rz were measured
for samples after ten sterilization cycles. Those changes
in Rmax and Rz parameters, found as a result of multiple
sterilization, were associated with the occurrence of local
contaminations and thickening of the oxide layer.

0,16 #

Roughness [um] / Chropowatosé [um]

Ti6AI7Nb 1x Ti6AI7Nb 5x Ti6AI7Nb 10x

X
0,08 b! T X X
0,06 X
0,04 I
0,02 + + +
2 7] 2 .
. - = | = -

Ti6AI4V 1x

B Rmax
Rz
HERa

i
X

Ti6Al4V 5x Ti6AI4V 10x

RYS. 4. Wartosci Rmax, Rz i Ra dla Ti6AI7Nb i Ti6Al4V po jednym, pieciu i dziesieciu cyklach sterylizacji.
Symbolami oznaczono wyniki, w ktorych wystepuje brak réznic znamiennych statystycznie.
FIG. 4. Values of Rmax, Rz and Ra of Ti6Al7Nb and Ti6Al4V samples after 1, 5 and 10 sterilization cycles.

Symbols denote results with no statistical significance.
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Analiza katéw zwilzania prébek Ti6AI7Nb i Ti6AI4V
wskazuje na istotng zmiane zwilzalnosci powierzchni po
wielokrotnej sterylizacji. Wraz ze zwiekszeniem liczby
cykli sterylizacji odnotowano zwiekszenie wartosci energii
powierzchniowej prébek. Po jednym cyklu w autoklawie
Srednie wartosci kagta zwilzania dla wody wynosity 57,3°
+11° dla Ti6AI7Nb oraz 42,7° +5,2° dla Ti6Al4V. Dla pro-
bek poddanych dziesieciu cyklom sterylizacji zanotowano
znaczacy wzrost zwilzalnosci powierzchni (RYS. 5, 6,
TABELA 1). W tych przypadkach wzrost energii powierzch-
niowej prébek spowodowat spadek wartosci kata zwilzania
dla wody ponizej wielko$ci mozliwej do zmierzenia. Mniej-
sze wartosci katéw zwilzania wskazujg na zwiekszong
hydrofilowo$¢ powierzchni. Uzyskane wyniki sg sprzeczne
z wczesniejszymi doniesieniami literaturowymi, ktére wy-
kazaty spadek energii powierzchniowej i wzrost hydrofobo-
wosci na skutek sterylizacji probek wykonanych z czystego
tytanu [21,23]. Zmniejszenie wartosci kgtow zwilzania dla
wody po wielokrotnej sterylizacji prébek moze by¢ spowo-
dowane zmianami wtasciwosci chemicznych powierzchni.
Sterylizacja parowa powoduje powstanie dwubiegunowej
charakterystyki powierzchni, co oznacza, ze moze ona
by¢ zaréwno donorem jak i akceptorem elektronéw [23].
Wielokrotna sterylizacja moze wptywac¢ na rodzaj reak-
cji, ktére wystgpig na powierzchni probki. Temperatura
i ciSnienie podczas procesu wptywajg na grubos¢ warstwy
tlenkowej oraz stopien utlenienia powierzchni [26].

Examination of contact angles for Ti6AI7Nb and Ti6Al4V
samples revealed a substantial change in wetting properties
of the samples subjected to multiple sterilization cycles.
The increase in the number of sterilization cycles caused
also increase in samples surface energy. After one sterili-
zation cycle the values of water contact angle were equal
to 57.3° £11° for TiBAI7Nb and 42.7° £ 5.2° for Ti6AI4V.
The significant increase in surfaces wettability of samples
exposed to 10 sterilization cycles was observed (FIG. 5, 6,
TABLE 1). Due to considerable increase in surface energy
of the samples, values of water contact angle dropped below
measurable threshold. Lower values of water contact angle
indicate increased surface hydrophilicity. Those results are
in contradiction to studies conducted on pure titanium, ac-
cording to which the surface free energy decreases after
the multiple sterilization process, making the surface more
hydrophobic [21,23]. Decrease in contact angles after the
sterilization process can be caused by changes in surface
chemistry. Steam sterilized surfaces have bipolar surface
characteristics, which means they can be both electron
donor and acceptor [23]. The number of sterilization cycles
could have an influence on the character of the reactions
that occur on the surface of the samples. Temperature and
pressure during the steam sterilization can impact oxide
layer thickness as well as oxidation states of the surface [26].

5 cycles of sterilization/
pie¢ cykli sterylizacji

10 cycles of sterilization/
dziesiec cykli sterylizacji
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RYS. 5. Zdjecia kropli wody i dijodometanu umieszczonych na powierzchni prébek poddanych jednej, pieciu

i dziesieciu cyklom sterylizacji.

FIG. 5. Pictures of drops of water and diiodomethane placed at the surface of Ti6AI7Nb and Ti6Al4V samples

after 1, 5 and 10 sterilization cycles.
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FIG. 6. Values of contact angle for water and diiodomethane for samples after 1, 5 and 10 sterilization cycles.
Symbols denote results with no statistical significance.

TABELA 1. Wartos¢ energii powierzchniowej Ti6AI7Nb i Ti6AI4V po jednym, pieciu i dziesieciu cyklach sterylizacji.
TABLE 1. Values of surface energy of Ti6Al7Nb and Ti6Al4V samples after 1, 5 and 10 sterilization cycles.

Samples Sktadowa polarna Sktadowa dyspersyjna Total surface
Polar component Dispersive component free energy
[mJ/m?] [mJ/m?] Catkowita energia
powierzchniowa
[mJ/m?]
1 sterilization cycle
1 cykl sterylizacji 212472 25.07 £1.79 46.3 £5.6
. 5 sterilization cycles
Ti6AI7Nb 5 cyKli sterylizacji 19.7 +4.1 29.13 £0.37 48.8 +3.8
10 sterilization cycles
10 cykli sterylizac;ji B B
1 sterilization cycle
1 cykl sterylizagji 33.4 5.8 22.1+2.9 55.5+2.9
: 5 sterilization cycle
Ti6AI4V 5 cykli sterylizacji 32.37 £0.44 241 +2.1 56.5 +2.6
10 sterilization cycle
10 cykli sterylizaciji B B

Proliferacja komdrek na powierzchniach prébek Ti6AI7Nb
i TiI6AI4V po wielokrotnej sterylizacji byta znaczaco nizsza
niz dla prébek kontrolnych i stali nierdzewnej AlSI 316 LVM
(RYS. 7). Zadna z prébek nie wykazata cytotoksycznosci
- nie zanotowano zwigkszonej liczby martwych komérek
w poréwnaniu do probki kontrolnej. Co wiecej, najnizsza licz-
be martwych komoérek odnotowano na powierzchni Ti6AI4V
po pieciu i dziesieciu cyklach sterylizacji. Liczba komorek
na powierzchni prébek ze stopu Ti6AI7Nb byta mniejsza niz
w przypadku stopu Ti6Al4V.

As far as biological response is concerned, the prolifera-
tion of osteoblast-like cells decreased for all TiGAI7Nb and
Ti6Al4V samples when compared to control sample and AISI
316 LVM stainless steel (FIG. 7). However, it must be noted
that none of the examined samples exhibited cytotoxicity
towards the Saos-2 cells - no increase in the number of dead
cells was noted in comparison to control sample. In fact,
the lowest number of dead cells was observed on the sur-
face of Ti6Al4V samples after 5 and 10 sterilization cycles.
The number of cells on the surface of Ti6AI7Nb samples
was lower than for the samples made of Ti6AI4V.
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réznic znamiennych statystycznie.

FIG. 7. Live/dead cells assay results for control, stainless steel and Ti6AI7Nb and Ti6Al4V samples after 1, 5
and 10 sterilization cycles. Symbols denote results with no statistical significance.

Przeprowadzone badania wykazaly, ze proces wielo-
krotnej sterylizacji wptywa na wtasciwosci powierzchniowe
stopow tytanu, powodujgc zmiany zaréwno chropowatosci,
jak i zwilzalnosci. Zaobserwowano wzrost chropowatosci
dla prébek poddanych pieciu i dziesieciu cyklom sterylizacji.
Zwilzalno$¢ prébek nie zmienita sie znaczgco po pieciu ste-
rylizacjach, jednak dziesigc¢ cykli sterylizacji spowodowato
znaczgcy wzrost hydrofilowosci powierzchni oraz wzrost
energii powierzchni. Proliferacja komorek kosciotworczych
na powierzchni probek poddanych wielokrotnej sterylizacji
ulegta zmniejszeniu w poréwnaniu do kontroli. Nie od-
notowano jednakze bezposredniej zaleznosci pomiedzy
zamianami w proliferacji komoérek a zmianami wiasciwosci
powierzchniowych. Zmiana wtasciwosci powierzchniowych
moze by¢ spowodowana wystepowaniem zanieczyszczen
na powierzchni oraz zwigekszeniem sie grubosci warstwy
tlenkowej. Wtasnosci tej warstwy wptywajg na wydajnos¢
implantu. Jednorodnos$¢ warstwy tlenkowej jest konieczna
dla uzyskania dobrych wtasciwosci antykorozyjnych tytanu
i jego stopéw. Niejednorodna warstwa moze nie chronic
implantu kiedy znajdzie sig¢ on w $rodowisku biologicznym.
Zmiany w stechiometrii, kompozycji chemicznej i grubosci
warstwy mogg by¢ réwniez zwigzane z uwalnianiem pro-
duktow korozji tytanu do srodowiska tkankowego [27-29].

Whioski

Wyniki badan wykazaty, ze proces wielokrotnej steryli-
zacji powoduje zmiany w parametrach powierzchniowych
stopow tytanu Ti6AI7Nb i Ti6AI4V. Podwyzszona liczba cykli
sterylizacji parowej spowodowata pojawienie sie przebar-
wien oraz zwigkszenie grubosci warstwy tlenkowej. Lokalne
zwiekszenie grubosci warstwy tlenkowej moze negatywnie
wptywac na integralnos$¢ urzgdzenia kiedy zostanie ono juz
zaimplantowane. W wyniku zwigkszenia liczby cykli steryli-
zacji zwiekszeniu ulegta rowniez chropowatos¢ powierzchni.

The presented results showed that the multiple steri-
lization process affects various surface properties, such
as roughness and wettability. The increased number of
sterilization cycles resulted in increased surface roughness.
Wettability after five sterilization cycles changed slightly,
however, the substantial increase in surface hydrophilicity
and surface energy was observed after ten cycles. At the
same time, the proliferation of Saos-2 cells was lower for the
examined titanium alloys than for control samples, however,
no simple relationship between the change in cell proliferation
and the number of sterilization cycles as well as the resulting
surface properties could be found. This is due to the fact that
the number of cells on the surface of the examined samples
was not directly proportional to the changes in surface rough-
ness or wettability. The changes in the surface properties as
a result of multiple sterilization process may be attributed to
the occurrence of contaminants on the surface and increased
thickness of the oxide layer. Properties of the titanium
oxide layer were found to influence implant performance.
The uniformity of the oxide layer is crucial for good anti-
corrosive properties of titanium and its alloys. Non uniform
oxide layer will not protect implant sufficiently once itis in the
biological environment. Changes in the oxide stoichiometry,
chemical composition and thickness are also associated with
the release of titanium corrosion products [27-29].

Conclusion

Results of the performed research revealed that the
multiple sterilization process is responsible for changes
in surface properties of Ti6AI7Nb and Ti6Al4V titanium al-
loys. The increased number of steam sterilization cycles
resulted in the appearance of contaminations and thick-
ening of the surface oxide layer. Local thickening of the
oxide layer can have a negative influence on the surface
integrity if the implant once it is placed in the human body.
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Odnotowano takze wzrost energii powierzchniowej oraz
zmiany zwilzalnosci powierzchni, w tym wzrost hydrofilowo-
Sci, co moze wptywac na zmienng odpowiedz biologicznag.
Podczas badan przeprowadzonych na hodowli komorkowej
odnotowano mniejszg liczbe komérek na powierzchniach
prébek tytanowych niz w przypadku probek kontrolnych.
Pomimo tego, zadna z przebadanych prébek nie wykazata
cytotoksycznosci. Sposrod dwéch uzytych stopow, na
powierzchniach wielokrotnie wysterylizowanych prébek
TibAI7Nb zaobserwowano mniejszg liczbe komérek, oraz
wiekszy stosunek liczby komérek martwych do zywych.
Moze to sugerowac, ze zmiany we wiasciwosciach po-
wierzchni wywotane sterylizacjg bardziej negatywnie wpty-
wajg na stop Ti6AI7Nb niz Ti6AI4V.
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As a result of multiple sterilization the surface roughness of
samples increased significantly. Multiple cycles of steriliza-
tion also led to increase in surface free energy and change
in surface wetting properties, i.e. increased hydrophilic-
ity, which may be the cause of changes in cell response.
Cell proliferation and cytotoxicity assay showed that cell
proliferation decreased in comparison to control samples.
At the same time, none of the samples exhibited cytotoxicity
towards the osteoblast-like cells. Among the examined sam-
ples, Ti6AI7Nb surfaces, that underwent multiple sterilization
process, were characterized by lowest cell proliferation and
highest dead to live cell ratio. This may suggest that changes
in surface properties caused by sterilization process affect
Ti6AI7Nb alloy more negatively than Ti6AI4V.
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Streszczenie

Biopolimery sg szeroko stosowane w dziedzinie
biomateriatow. Sg biokompatybilne, biodegradowalne
oraz nietoksyczne dla ludzkiego organizmu. Celem
niniejszych badan eksperymentalnych byto otrzymanie
kompozytow na bazie kolagenu, chitozanu oraz kwasu
hialuronowego modyfikowanych poprzez dodatek
kwasu taninowego. Biopolimery zostaty wymieszane
poprzez sporzgdzenie 1% roztworéw kazdego z nich,
przy czym kolagen oraz chitosan byty wymieszane
w stosunku wagowym 50/50 oraz do tej mieszaniny
zastosowano 1, 2i 5 (w/w%) dodatek kwasu hialurono-
wego. Do mieszaniny dodano nastepnie 2, 5, 10 oraz
20 (w/w%) kwasu taninowego oraz otrzymano skafol-
dy metodg suszenia sublimacyjnego. Probki zaréwno
z dodatkiem kwasu taninowego jak i bez niego zostaty
scharakteryzowane poprzez pomiar ich wtasciwosci
mechanicznych, analize spektroskopii w podczerwieni
(IR-ATR) oraz obrazowanie przy uzyciu skaningo-
wego mikroskopu elektronowego (SEM). Ponadto
wyznaczono porowatos$¢ oraz gesto$¢ kazdego ze
skafoldéw. Wszystkie otrzymane probki byty porowate
i nie zaobserwowano znaczgcych réznic w strukturze
na zdjeciach SEM. Na widmach IR-ATR charakte-
rystyczne piki polimeréw takie jak: amidowe I, II, IIl
oraz A byly przesuniete po dodatku taniny w wyniku
pojawienia sie wigzan wodorowych oraz oddziatywan
elektrostatycznych. Wyniki pokazujg, ze kwas tanino-
wy moze by¢ wykorzystany jako czynnik sieciujgcy sto-
sowany w celu modyfikacji wta$ciwosci biomateriatow.

Stowa kluczowe: kolagen, chitozan, kwas hialurono-
wy, sieciowanie, kwas taninowy

[Inzynieria Biomateriatow 136 (2016) 21-27]

Wprowadzenie

Kolagen, chitozan oraz kwas hialuronowy zaliczane sg
do grupy biopolimeréw. Kwas hialuronowy jest anionowym
polimerem, jego duze ilosci mozna znalez¢ w macierzy ze-
wnatrzkomorkowej i ptynach maziowych. Kwas ten moze by¢
produkowany przez mikroorganizmy (na przykfad szczepy
paciorkowcow) oraz z materiatdow pochodzenia zwierzecego
(na przykfad ciato szkliste, grzebienie kogucie, ludzka pepo-
wina). Jego wiasciwosci réznig sie w zaleznosci od jego masy
czgsteczkowej. Przykladowo, wysokoczagsteczkowy kwas
hialuronowy peni funkcje przeciwzapalng, a temu o niskiej
masie przypisuje sie cechy czynnika pro-zapalnego [1-3].

PREPARATION AND
CHARACTERIZATION OF
TANNIC ACID CROSS-LINKED
SCAFFOLDS MADE OF
CHITOSAN, COLLAGEN

AND HYALURONIC ACID
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EWELINA MARKIEWICZ, AGATA KorODZIEJCZAK

DEPARTMENT OF CHEMISTRY OF BIOMATERIALS AND COSMETICS,
FacuLty oF CHEMISTRY, NicoLAus CoPERNICUS UNIVERSITY,
UL. GAGARINA 7, 87-100 ToruN, PoLAND
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Abstract

Biopolymers are widely used in biomaterials
science. They are biocompatible, biodegradable and
non-toxic for human body. The aim of the study was
to obtain scaffolds made of chitosan, collagen and
hyaluronic acid modified by addition of tannic acid.
The biopolymers were mixed as 1% solution, where
collagen and chitosan were mixed in 50/50 (w/w%)
and 1, 2 and 5 (w/w%) of hyaluronic acid was added.
2, 5, 10 and 20 (w/w%) of tannic acid was added to
the mixture and scaffolds were obtained by freeze
drying method. Samples with the tannic acid as well
as without it were characterized by the mechanical
parameters measurement, infrared spectroscopy
(IR-ATR) and scanning electron microscopy (SEM).
Moreover the porosity and density of the scaffolds were
determined. The addition of tannic acid improves the
mechanical properties and porosity of the scaffolds.
All the scaffolds were porous and no significant chan-
ges in the structure were observed at the SEM images.
In the IR-ATR spectra characteristic peaks of polymers
as amide |, Il, lll and A were shifted after addition of
tannic acid due to the presence of new hydrogen
bonds and electrostatic interactions. The results show
that tannic acid can be used as a cross-linking agent
to modify the properties of the scaffolds.

Keywords: collagen, chitosan, hyaluronic acid, cross-
-linking, tannic acid

[Engineering of Biomaterials 136 (2016) 21-27]

Introduction

Collagen, chitosan and hyaluronic acid belong to the
group of biopolymers. Hyaluronic acid is anionic polymer;
its large amounts can be found in extracellular matrix and
synovial fluids. It can be produced by microorganisms (for
example pneumococcal strains) or isolated from natural
sources (for example from vitreous, rooster combs, human
umbilical cord). Its properties depend on the molecular
weight. High molecular weight hyaluronic acid has anti-
inflammatory function; however, this one with low molecular
weight is a pro-inflammatory factor [1-3]. Collagen is the main
protein in the mammals’ body. Nowadays there are 29 types
of collagen. It has a triple, right-twisted helix constructed
by three left-handed amino acid chains. Main amino acids
present in collagen structure form sequence of GLY-X-Y
(GLY-glycine) where X and Y are proline and hydroxyproline.
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Kolagen to jedno z najczesciej wystepujgcych biatek w or-
ganizmie ssakéw. Wyréznia sie 29 typow kolagenu. Biatko
to ma budowe potréjnej, skreconej prawoskretnie, helisy,
utworzonej z trzech lewoskretnych tancuchéw sekwenciji
aminokwasowych. W strukturze kolagenu wyrdznia sie
sekwencje aminokwaséw GLY-X-Y (GLY-glicyna), gdzie
X iY to zwykle prolina i hydroksyprolina. W organizmach
zwierzecych kolagen przy$piesza gojenie sie ran, koniecz-
ny jest do tworzenia i regeneracji naczyn krwionosnych,
tkanki tacznej oraz wspomaga uktad kostny [4-6]. Chitozan
jest rozpuszczalnym w wodzie polimerem kationowym.
Powstaje w wyniku deacetylacji chityny, przy czym aby
powstat chitozan konieczne jest osiggniecie 50% stopnia
deacetylacji. Charakteryzuje sie dobrg biozgodnoscia,
biodegradowalnoscig oraz wtasciwosciami nawilzajgcymi,
grzybobdjczymi i antybakteryjnymi. Znalazt zastosowanie w
medycynie oraz przemysle kosmetycznym. Ze wzgledu na
mozliwosci adsorbujgce wtdkna chitozanu mozna stosowaé
w oczyszczalniach $ciekéw. Ponadto chitozan znalazt zasto-
sowanie w szeregu branz, takich jak: spozywcza, tekstylna,
papiernicza, fotograficzna, chemiczna [7-10].

Biopolimerom przepisuje sie szereg cech, dzieki ktorym
znalazly one zastosowanie w medycynie. Przede wszystkim
istotna jest ich biokompatybilnosc, ale ceni sie je rowniez
za fatwos¢ modyfikacji i ponownego przetwarzania oraz
odpowiednig cene. Mozna je uzywac¢ do produkcji mate-
riatbw stosowanych w dentystyce, implantologii, opatrun-
kach, protezach, w przemysle farmaceutycznym, inzynierii
tkankowej [11]. Tak szerokie zastosowanie powoduje, ze sg
one czestym przedmiotem badan nad ich wtasciwosciami
i mozliwosciami modyfikacji.

Aby mdc modyfikowaé biopolimery czesto stosuje sie
sieciowanie. Proces ten prowadzi do nadania nowych wtas-
ciwosci chemicznych oraz fizycznych. Wyrdznia sie siecio-
wanie fizyczne, chemiczne i enzymatyczne. W przypadku
fizycznego sieciowania wykorzystuje sie wptyw temperatury
oraz promieniowania (UV, gamma). Podczas sieciowania
chemicznego zachodzi reakcja miedzy polimerem a czyn-
nikiem sieciujgcym [12-14].

W naszej pracy zaproponowano chemiczne sieciowa-
nie mieszaniny wyzej wymienionych biopolimeréw, takich
jak kolagen, chitozan oraz kwas hialuronowy, za pomoca
kwasu taninowego. Kwas ten zbudowany jest z glukozy
i czgsteczek kwasu galusowego. Stosuje sie go jako czynnik
sieciujgcy w biomateriatach [15].

Materialy i metody

Kolagen zostat wyizolowany w laboratorium ze $ciegien
szczurzych ogonow. Chitozan (M, =5.4 -10° g/mol; DD = 77%)
zostat zakupiony w firmie Fluka oraz kwas hialuronowy
(HA), jak i kwas taninowy (TA) zostaty zakupione w firmie
Sigma-Aldrich. Chitozan oraz kolagen (jako 1% roztwory
w 0,1 M kwasie octowym) zostaty zmieszane w stosunku
masowym 50/50. HA (jako 1% roztwér w 0,1 M kwasie
chlorowodorowym) zostat dodany w ilosci 1, 2 oraz 5%
wag. Kwas taninowy w postaci proszku zostat dodany do
mieszaniny polimeréw w ilosci 2, 5, 10 oraz 20 % wag.
jako czynnik sieciujgcy. Roztwory zostaty umieszczone
w polistyrenowych ptytkach i zamrozone w temperaturze
-80°C. Nastepnie zamrozone mieszaniny zostaty poddane
liofilizacji w temperaturze -55°C oraz pod ci$nieniem 5 Pa
przez 48 h (ALPHA 1-2LD plus, CHRIST, Niemcy). Prébki
mieszaniny chitozanu oraz kolagenu zostaty pozostawione
jako préby kontrolne.

In animal bodies collagen enhances the healing of wounds,
creation and regeneration of vessels, connective tissue and
it supports the skeletal system [4-6]. Chitosan is soluble in
water cationic polymer. It is obtained in deacetylation pro-
cess from chitin, where it is necessary to obtain at least 50%
of deacetylation degree. It is biocompatible, biodegradable
and has moisturizing properties as well as antifungal and
antibacterial ones. Chitosan found application in medicine
and cosmetic industry. Moreover it is used in food, chemical,
paper, photographic industry [7-10].

Biopolymers have many properties, which are relevant
for their use in medicine. The main aspect is their biocom-
patibility, but also the easy way to modify their properties,
possibility to recycle and reasonable price. Natural polymers
can be used to produce materials for dental application, as
dressing, dentures and tissue engineering [11]. Such wide
application results that biopolymers are in a great interest
for the research of their properties and new potential pos-
sibilities of modification.

Biopolymers can be modified by the cross-linking pro-
cess. It can lead to new chemical and physical properties.
Cross-linking process can be chemical, physical and enzy-
matic one. In the case of physical cross-linking process the
temperature and radiation (UV or gamma) are used. Dur-
ing the chemical cross-linking the chemical reaction takes
place between polymer and cross-linking agent [12-14].

The aim of this study was chemical cross-linking of triple
components blend of biopolymers (collagen, chitosan and
hyaluronic acid) by tannic acid addition. Tannic acid is built
of glucose and gallic acid. It can be used as cross-linking
agent in biomaterials [15].

Materials and Methods

Collagen was obtained from rat tail tendons in the
laboratory. Chitosan (M, = 5.4 - 10° g/mol; DD = 77%) was
purchased from Fluka and hyaluronic acid (HA) and tannic
acid (TA) from Sigma-Aldrich. Chitosan and collagen (as 1%
concentration in 0.1 M acetic acid) mixtures were prepared
by mixing two solutions in the weight ratio 50/50. HA (as 1%
concentration in 0.1 M hydrochloric acid) was added as 1, 2
and 5 w/w% addition. Tannic acid in a solid phase was added
to the mixture of chitosan, collagen and hyaluronic acid as
2, 5, 10 and 20 w/w% addition as a cross-linking agent.
Solutions were mixed and put into the polystyrene container
and then placed in a freezer at -80°C. Frozen mixtures were
lyophilized at -55°C and 5 Pa for 48 h (ALPHA 1-2LD plus,
CHRIST, Germany). Chitosan/collagen scaffolds were left
as control probes.

Spectra of the attenuated total reflected infrared spectros-
copy were obtained. For scaffolds IR spectra were obtained
using a Nicolet iS10 spectrophotometer equipped with an
ATR device with diamond crystal [21]. All spectra were re-
corded in absorption mode at a 4 cm' interval and 64 scans.

The density and porosity of scaffolds were measured
by isopropanol displacement, because it does not wet the
sample [4]. Samples were put into the known volume of
isopropanol. After 5 min the change in volume of isopro-
panol-impregnated scaffold was measured. The sample
was removed from the solution and again the difference
in isopropanol volume was determined. The density of the
porous sample (d) was calculated:

q= W
V,—V, @)
where: W is sample weight, V, is the total volume of iso-
propanol and isopropanol-impregnated scaffold, V; is the
isopropanol volume after sample removing.
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Spektroskopia w podczerwieni zostata wykorzystana do
wykonania widm celem obserwacji potozenia charaktery-
stycznych pikéw pochodzgcych od grup znajdujgcych sie
w strukturze polimeréw. Widma IR otrzymano wykorzystujgc
technike ATR z diamentem (Nicolet iS10). Wszystkie widma
zostaly zarejestrowane z rozdzielczoscig 4 cm i liczbg 64
skanow.

Gestos¢ i porowatosc¢ skafoldow zostaty wyznaczone
poprzez zanurzenie probek w izopropanolu, poniewaz
Z jego uzyciem zwilzanie skafoldow nie jest obserwowane.
Probki o znanej masie zostaty umieszczone w okreslonej ob-
jetosci izopropanolu. Po 5 min zostata zanotowana zmiana
objetosci izopropanolu, a nastepnie prébka zostata wyjeta
i roznica objetosci zostata zmierzona ponownie. Gestosé
skafoldu zostata wyznaczona ze wzoru:

w
4= V.-V (1)

gdzie: W to masa probki [mg], V, to objetos¢ izopropanolu
razem z zanurzong probka, V, objetos¢ izopropanolu po
wyjeciu probki. Porowato$¢ (€) zostata obliczona na pod-
stawie wzoru:
Vi—Vs

€= W - 100% (2)
gdzie: V,, V, to oznaczenia stosowane powyzej, V, to po-
czagtkowa objetos¢ izopropanolu.

Wiasciwosci mechaniczne byly mierzone przy uzyciu
maszyny wytrzymatosciowej (Z.05, Zwick/Roell, Niemcy)
dla kazdego rodzaju prébki. Cylindryczne prébki o srednicy
15 mm oraz wysokosci 14 mm byly przygotowane do te-
stéw mechanicznych. Wszystkie pomiary byly prowadzone
w temperaturze oraz wilgotnosci pokojowej. Predkos¢
poczatkowa zostata ustawiona na 2 mm/min. Modut $ciska-
nia to modut Younga dla procesu $ciskania, ktory okresla
sztywnos$c¢ elastycznej prébki. Jest liczony z nachylenia
krzywej naprezenie-odksztatcenie w liniowym obszarze
(w obszarze odksztatcenia od 2 do 5%). Dla kazdego typu
probki wykonano minimum 10 pomiarow.

Morfologia probek zostata zbadana przy uzyciu skanin-
gowego mikroskopu elektronowego (SEM) (LEO Electron
Microscopy Ltd, Anglia). Skafoldy byty przeciete skalpelem
po zamrozeniu ich w ciektym azocie przez 3 min. Prébki
byly pokrywane ztotem i obserwowana byta wewnetrzna
struktura kompozytu.

Wyniki i dyskusja

Przeprowadzono badania wiasciwosci mechanicznych
kazdej z probek; wyznaczone parametry takie jak modut
Younga oraz sita $ciskajgca sg przedstawione w TABELI 1.

Dodatek kwasu hialuronowego do mieszaniny chitozanu
oraz kolagenu powoduje poczatkowo zmniejszenie modutu
Younga oraz sity zrywajgcej (dla 1% dodatku), a nastepnie
zwiekszenie parametrow mechanicznych. Dodatek kwasu
taninowego powoduje polepszenie wtasciwosci mecha-
nicznych w poréwnaniu z materiatami nieusieciowanymi.
Najwyzszy modut Younga charakteryzuje prébke chitoza-
nu oraz kolagenu z 5% dodatkiem kwasu hialuronowego
z 20% dodatkiem kwasu taninowego. Sita Sciskajgca osigga
najwyzsze wartosci dla prébki tego samego rodzaju, przy
czym dodatek kwasu taninowego nie powoduje znacznej
zmiany wartosci.

The porosity (€) of the scaffold was calculated using the
equation:
V, -V,

€= Vv,

where V,, V; as above, V, is the initial volume of isopropanol.

Mechanical properties were measured by mechanical
testing machine (Z.05, Zwick/Roell, Germany) for each kind
of sample. Cylindrical samples with a diameter of 15 mm
and height of 14 mm were prepared for mechanical testing.
All measurements were carried out at room temperature
and humidity. The cross-head speed was set at 2 mm/min.
The compressive modulus is a Young's modulus for the
compression process, where it determinates the stiffness
of an elastic scaffold. It was calculated from the slope of the
stress-strain curves in the linear region (strain from 2 to 5%).
For each kind of sponge, at least ten samples were tested.

The morphology of the samples was studied using scan-
ning electron microscope (SEM) (LEO Electron Microscopy
Ltd, England). Scaffolds were cut with a razor scalpel after
being frozen in liquid nitrogen for 3 min. Samples were
covered with gold layer and the cross-section structure
was observed.

Results and Discussions

Mechanical properties were measured for each kind of
samples, mechanical parameters as Young's modulus and
maximum compressive strength are shown in TABLE 1.

The addition of hyaluronic acid to the mixture of chitosan
and collagen firstly decreases the Young's modulus and
compressive strength (for 1% addition), and then the im-
provement of mechanical parameters was observed. The
addition of tannic acid improves mechanical properties in
comparison to materials which were not cross-linked. The
highest Young's modulus characterizes the sample of chi-
tosan and collagen with 5% addition of hyaluronic acid with
20% of tannic acid. Compressive strength has the highest
values for the same kind of sample, where the addition of
tannic acid does not cause any significant changes.

Infrared spectra were made to determine the localization
of characteristic groups present in collagen, chitosan and
hyaluronic acid structure, as well as to determine the pres-
ence of new bonds and interactions between polymers and
between polymers and cross-linking agent. The spectra of
chitosan, collagen and 5% hyaluronic acid with 20% (CTS/
Coll/5HA+20%TA) and without tannic acid addition (CTS/
Coll/5HA) are presented in FIG. 1 and all of the results of
IR analysis are shown in TABLE 2.

The addition of hyaluronic acid to chitosan/collagen blend
leads to the shift of characteristic bands in IR spectra. It sug-
gests that HA interacts with collagen and chitosan, probably
by the hydrogen bonds and electrostatic interactions. The
localization of C-O-C groups does not change more than
4 cm™ where itis the value of IR device resolution. Addition of
tannic acid causes the shift of peak from Amide A and Il for
the mixture of chitosan and collagen, and for scaffolds with
hyaluronic acid addition Amide A and Amide I. Moreover the
shift of Amide Il bond is a result of the interaction between
amine group and it means that new interactions are form
between those groups and tannic acid.

The porosity of scaffold and its density measurement
results are shown in TABLE 3.
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TABELA 1. Parametry mechaniczne: modut Yo-
unga (E,.q) oraz sita sciskajaca (F,..,) zmierzone
dla kompozytéw chitozanu/kolagenu (CTS/Coll),
chitozanu/kolagenu z 1% kwasem hialuronowym
(CTS/Coll/1HA), 2% (CTS/Coll/2HA) oraz 5% (CTS/
Coll/5HA) z 2, 5, 10 oraz 20% dodatkiem kwasu
taninowego (TA).

TABLE 1. Mechanical parameters as Young modulus
(E.oq) and compressive strength (F,,..) measured for
chitosan/collagen scaffolds (CTS/Coll), chitosan/
collagen with 1% hyaluronic acid (CTS/Coll/1HA),
2% (CTS/Coll/l2HA) and 5% (CTS/Coll/5HA) with
2, 5, 10 and 20% addition of tannic acid (TA).

Skafold

TABELA 2. Charakterystyczne grupy funkcyjne
kompozytéw chitozanu oraz kolagenu z 2% do-
datkiem kwasu taninowego (CTS/Coll+2%TA) oraz
20% (CTS/Coll+20%TA), jak rowniez chitozanu
i kolagenu z 5% dodatkiem kwasu hialuronowego
oraz 2% kwasu taninowego (CTS/Coll/5HA+2%TA)
oraz 20% (CTS/Coll/5HA+20%TA).

TABLE 2. Characteristic bands in IR spectra of chi-
tosan/collagen scaffolds with 2% addition of tannic
acid (CTS/Coll+2%TA) and 20% (CTS/Coll+20%TA)
as well as chitosan/collagen and 5% addition
of hyaluronic acid with 2% of tannic acid (CTS/
Coll/5sHA+2%TA) and 20% (CTS/Coll/5HA+20%TA).

Liczba falowa [cm™] Grupa funkcyjna

Scaffold Enca [KPa] Fonax (kP Wavenumber [cm™'] Characteristic group
bez dodatku TA / without tannic acid (TA) CTS/Coll
CTS/Coll 1.95+0.15 8.02+0.16 3334 Amidowe A / Amide A
CTS/Coll/1HA 3.92+0.11 14.35+0.12 1628 Amidowe | / Amide |
CTS/Coll/2HA 5.73 £ 0.09 18.99 + 0.09 1534 Amidowe |l / Amide Il
CTS/Coll/5HA 5.17 £ 0.05 15.05 £ 0.11 1245 Amidowe 1l / Amide IlI
2% TA 1067 C-0-C
CTS/Coll 19.2+5.2 13.2+2.1 CTS/Coll+2%TA
CTS/Coll/1HA 6.8+2.0 13504 3329 Amidowe A/ Amide A
CTS/Coll/2HA 28644 240+4.2 1629 Amidowe | / Amide |
CTS/Coll/5HA 36.4+59 328+27 1519 Amidowe Il / Amide Il
5% TA 1243 Amidowe Il / Amide lll
CTS/Coll 234+35 13.0+1.3 1066 C-0-C
CTS/Coll/1HA 13.0+ 3.0 19.1+19 CTS/Coll+20%TA
CTS/Coll/2HA 21637 25523 3324 Amidowe A/ Amide A
CTS/Coll/5HA 34929 343125 1620 Amidowe | / Amide |
10% TA 1514 Amidowe Il / Amide Il
CTS/Coll 13.9+3.1 19+1.4 1233 Amidowe Il / Amide lll
CTS/Coll/1HA 13.0+2.6 174+ 0.6 1067 C-0-C
CTS/Coll/2HA 294 +3.8 30.3+1.0 CTS/Coll/5HA
CTS/Coll/5HA 355+6.4 37.3+3.7 3335 Amidowe A/ Amide A
20% TA 1644 Amidowe | / Amide |
CTS/Coll 16.1+£2.1 13.1+£1.6 1538 Amidowe Il / Amide Il
CTS/Coll/1HA 122+20 18.4+0.7 1239 Amidowe Il / Amide IlI
CTS/Coll/2HA 17.0+0.8 264+14 1072 c-0-C
CTS/Coll/5HA 41.1+5.2 35.9+1.8 CTS/Coll/5HA+2%TA
Widma w podczerwieni zostaty wykonane celem okre- 3315 Amidowe A/Amide A
$lenia potozenia charakterystycznych grup w strukturze 1635 Amidowe | / Amide |
kolagenu, chitozanu oraz kwasu hialuronowego, jak réwniez 1538 Amidowe Il / Amide I
okres$lenia wystgpienia wigzan lub oddziatywan miedzy
polimerami oraz pomiedzy polimerami i $rodkiem sieciu- 1239 Amidowe Il / Amide II
jacym. Przyktadowe widma prébek chitozanu, kolagenu 1070 C-0-C
0 ; o ;
oz $% S kv Hieluronowogo 2 20% et
jacego (CTS/Coll/5HA) zostaty przedstawione na RYS. 1. 3313 Amidowe A/ Amide A
Natomiast wszystkie wyniki analizy w podczerwieni zostaty 1631 Amidowe | / Amide |
zestawione w TABELI 2. 1524 Amidowe 11 / Amide II
1200 Amidowe Ill / Amide IlI
1072 C-0-C
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TABELA 3. Porowatos¢ (€) oraz gestosc (d) probek
z oraz bez dodatku kwasu taninowego.

TABLE 3. The porosity (€) and density (d) of sam-
ples with and without tannic acid addition.

RYS. 1. Widma IR skafoldu chitozanu, kolagenu
oraz 5% dodatku kwasu hialuronowego z 20%
dodatkiem taniny (CTS/Coll/5HA+20%TA) oraz bez
czynnika sieciujagcego (CTS/Coll/5HA).

FIG. 1. IR spectra of chitosan, collagen, 5% hyal-
uronic acid with 20% addition of tannic acid (CTS/
Coll/5HA + 20%TA) and without it (CTS/Coll/5HA).

Dodatek kwasu hialuronowego powoduje przesunigcie
potozenia pasm w widmach IR charakterystycznych grup.
Moze to sugerowac, iz oddziatuje on z kolagenem oraz
chitozanem, prawdopodobnie poprzez tworzenie wigzan
wodorowych oraz oddziatywan elektrostatycznych. Lokali-
zacja grupy C-O-C nie zmienia sie wiecej niz o 4 cm™, co
jest rozdzielczoscig aparatu. Dodatek kwasu taninowego
powoduje przesuniecie piku pasma pochodzgcego od grup
amidowej A oraz Il dla mieszaniny chitozanu oraz kolagenu,
natomiast dla kompozytéw z kwasem hialuronowym prze-
suniecie jest obserwowane dla pasma amidowego A oraz I
Oznacza to pojawienie si¢ nowych oddziatywan migdzy tymi
wiasnie grupami a kwasem taninowym.

Porowatos¢ skafoldu oraz gestos$¢ probek zostata zmie-
rzona, a wyniki przedstawione w TABELI 3.

Dodatek kwasu hialuronowego zwieksza porowatosc
oraz gestos¢ probek bez dodatku kwasu taninowego.
Wraz ze wzrostem ilosci kwasu taninowego porowatosc
ro$nie w przypadku wszystkich probek. Parametry te za-
lezg od obecnosci kwasu taninowego, gdzie porowato$é
oraz gestos¢ rosng wraz ze wzrostem zawartosci czynnika
sieciujgcego. Wsrdd probek z tg samg zawartoscig kwasu
taninowego probki z 5% dodatkiem kwasu hialuronowego
majg nizszg porowatos¢ niz probki z mniejszg zawartoscig
kwasu lub bez jego dodatku.

Strukture kompozytéw chitozanu, kolagenu oraz kwasu
hialuronowego z dodatkiem kwasu taninowego zaobserwo-
wano za pomoca skaningowego mikroskopu elektronowego.
Przyktadowe zdjecia SEM przedstawione sg na RYS. 2.
Nie mniej jednak wszystkie skafoldy zostaty zbadane
i scharakteryzowane jako materiaty porowate z porami
wzajemnie potgczonymi [16,17]. Skafoldy bez dodatku
kwasu hialuronowego majg strukture bardziej warstwowg
niz probki bez kwasu.

Skafold € d
Scaffold [%] [mg/cm?]
bez dodatku TA / without tannic acid (TA)
CTS/Call 60 19
CTS/Coll/1HA 65 21
CTS/Coll/2HA 69 39
CTS/Coll/5HA 71 43
2% TA
CTS/Coll 71 40
CTS/Coll/1HA 73 46
CTS/Coll/2HA 72 12
CTS/Coll/5HA 56 23
5% TA
CTS/Coall 78 44
CTS/Coll/1HA 74 54
CTS/Coll/2HA 76 16
CTS/Coll/5HA 71 25
10% TA
CTS/Call 84 45
CTS/Coll/1HA 79 56
CTS/Coll/2HA 89 24
CTS/Coll/5HA 72 27
20% TA
CTS/Call 91 24
CTS/Coll/1HA 81 20
CTS/Coll/2HA 91 33
CTS/Coll/5HA 77 33

Addition of hyaluronic acid increases the porosity and
density for samples without tannic acid. After the increas-
ing addition of tannic acid the porosity increases for all the
samples. Those parameters depend on the tannic acid
content, where porosity and density increase with increas-
ing amount of tannic acid. With the same amount of tannic
acid samples with 5% addition of hyaluronic acid have lower
porosity than samples with lower content of HA or without it.

The structure of chitosan, collagen and hyaluronic acid
scaffolds with tannic acid addition was observed with the
use of scanning electron microscope. In the FIG. 2 exam-
ples of SEM images are shown. Nevertheless all obtained
3D samples were studied and they are characterized by
porous structures with interconnected pores [16,17]. Scaf-
folds without hyaluronic acid have more layer by layer
structure than those without it.
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pressure | mag O
S Pa| 200 x

RYS. 2. Zdjecia wykonane skaningowym mikroskopem elektronowym: a) CTS/Coll +2%TA, b) CTS/Coll +20%TA,

c) CTS/Coll/SHA +2%TA, d) CTS/Coll/SHA +20%TA.

FIG. 2. Scanning electron microscope images of: a) CTS/Coll +2%TA, b) CTS/Coll +20%TA, c) CTS/Coll/5HA

+2%TA, d) CTS/Coll/5HA +20%TA.

Whioski

Nowe materiaty kompozytowe mogg by¢ otrzymane
na bazie chitozanu, kolagenu oraz kwasu hialuronowego.
Moga by¢ one sieciowane poprzez dodatek kwasu tanino-
wego. Wiasciwosci mechaniczne otrzymanych materiatow
zalezg od zawartos$ci polimeréw oraz procesu sieciowania.
Dodatek kwasu hialuronowego zmniejsza sztywnosc¢ ska-
foldu, poniewaz kwas hialuronowy silnie absorbuje wode
z powietrza. To sugeruje, iz materiat jest bardziej elastyczny.
Proces sieciowania zachodzi na skutek formowania nowych
oddziatywan elektrostatycznych oraz wigzan wodorowych,
ktore wptywajg na zmiane struktury materiatébw oraz ich
wiasciwosci. Porowatos$¢ oraz gestos¢ materiatu jest
zwigzana ze sktadem probek. Dodatek kwasu taninowego
zwieksza porowato$¢ poprzez formowanie oddziatywan
oraz reorganizacje struktury skafoldu. Wszystkie otrzymane
materiaty sg porowate z wzajemnie potgczonymi porami, co
jest niezbedne w przypadku potencjalnego ich zastosowania
w inzynierii tkankowe;.
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Conclusions

New scaffolds can be obtained on the base of chitosan,
collagen and hyaluronic acid. They can be cross-linked by
addition of tannic acid. The mechanical properties of ob-
tained scaffolds depend on the content of polymers used as
well as on cross-linking process. Addition of hyaluronic acid
reduces the stiffness of scaffolds because hyaluronic acid
is hygroscopic. It suggests that materials are more elastic.
The cross-linking process takes place by the presence of
new interactions such as hydrogen bonds and electrostatic
interactions which influence the scaffold structure and prop-
erties. The porosity and density of the scaffolds depends
on the content of natural polymers. Addition of tannic acid
increases the porosity due to the formation of new interac-
tions and reorganization of scaffolds structure. All samples
obtained in this study are porous with interconnected pores
what is required for the scaffolds used in tissue engineering.
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Streszczenie

Magnez i jego stopy mogg stanowi¢ obiecujgcag
alternatywe dla tradycyjnie stosowanych biomateria-
tow metalicznych. Gtéwne zalety materiatow na bazie
Mg to: biozgodnos$c, biodegradowalnos¢, osteokon-
duktywnos$c¢, antybakteryjno$¢ oraz gestosc i modut
Younga zblizone do naturalnej kosci. Najwiekszg
wada jest ich zbyt gwattowna degradacja, ktéra moze
prowadzi¢ do gromadzenia sie wodoru oraz znacz-
nego wzrostu pH w okolicznych tkankach; a takze do
przedwczesnej redukcji parametrow mechanicznych.
Naukowcy probujg rozwigzac ten problem na rézne
sposoby: przez dobdr pierwiastkow stopowych, obrob-
ke powierzchniowg, czy stosowanie pokryc. Przedsta-
wiona praca dotyczy zastosowania resorbowalnych
materiatow polimerowych na pokrycia drutow ze stopu
magnezu. Powfoki otrzymano metodg zanurzeniowg
z roztworéw polilaktydu (PLA) i polikaprolaktonu (PCL)
o réznych stezeniach. Otrzymane materiaty inku-
bowano w buforze fosforanowym | wodzie destylo-
wanej przez 7 tygodni. Monitorowano zmiany pH,
przewodnictwa jonowego oraz uwalnianie kationow
Mg?*. Wykazano wptyw stezenia roztworu polimeru
na jako$¢ pokrycia i skutecznos$¢ ochrony antykoro-
zyjnej oraz korzystniejsze parametry powfoki PCL.
W drugiej cze$ci pracy zaproponowano modyfikacje
wybranego pokrycia fosforanem tréjwapnia (TCP)
i tlenkiem cynku (ZnQ), ktére zostaty wprowadzone
do matrycy polimerowej. Badania wtasciwos$ci mecha-
nicznych wykazaty, ze w rezultacie rownoczesnego
zastosowania TCP i ZnO wzrasta modut Younga,
a spada wytrzymatosc¢ i odksztatcalnosc folii PCL/TCP/
ZnO, jednak nie powinno to wptyng¢ niekorzystnie na
skuteczno$¢ pokrycia. Analizy SEM i EDS powierzchni
probek inkubowanych w SBF potwierdzity potencjalng

bioaktywnos$¢ opracowanych uktadow.

Stowa kluczowe: stopy magnezu, polikaprolakton,
polilaktyd, fosforan tréjwapnia, bioaktywnosc, pokrycia

polimerowe

[Inzynieria Biomateriatow 136 (2016) 28-35]
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Abstract

Magnesium and its alloys can be a promising
alternative for traditionally used metallic biomaterials
due to their: biocompatibility, biodegradability, osteo-
conductivity, antibacterial activity, and resemblance
of density and Young’s modulus to the natural bone.
Rapid corrosion, Mg alloys main disadvantage, causes
hydrogen accumulation, harmful pH level increase
in surrounding tissues, and premature loss of me-
chanical parameters. In order to solve those issues,
scientists select appropriate alloying elements and
apply different surface treatments or coatings. This
research considers application of resorbable poly-
mers as coating materials for magnesium alloy wires.
Samples were dip-coated with various concentration
polylactide (PLA) and polycaprolactone (PCL) solu-
tions. Immersion tests were conducted for 7 weeks
in phosphate buffered saline and distilled water; pH
and ionic conductivity changes, and release of Mg?
ions were monitored. We show the influence of poly-
mer solution concentration on the coating quality and
effectiveness of anticorrosive protection, as well as su-
perior parameters of polycaprolactone. In the second
part of the study, selected coating was modified with
tricalcium phosphate (TCP) and zinc oxide (ZnO), that
were incorporated into the polymer matrix. Mechanical
studies revealed that after modification with those two
types of particles Young’s modulus increased, while
tensile strength and elasticity of the foils decreased,
however it should not affect the effectiveness of the
coating. SEM and EDS analysis confirmed potential
bioactivity of investigated materials.

Keywords: magnesium alloys, polycaprolactone,
polylactide, tricalcium phosphate, bioactivity, polymer
coatings

[Engineering of Biomaterials 136 (2016) 28-35]
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Wprowadzenie

Magnez i jego stopy sg obecnie jednymi z najbardziej
obiecujgcych biomateriatéw metalicznych, ktére mogg zna-
lez¢ zastosowanie miedzy innymi jako implanty ortopedycz-
ne [1-4]. To szczegodlne zainteresowanie mozna ttumaczy¢
korzystnymi wtasciwosciami mechanicznymi i biologicznymi
oraz zdolnoscig magnezu i jego stopéw do biodegradaciji.
Implanty tradycyjnie stosowane w ortopedii, np. do zespolen
kostnych to w wigkszosci niedegradowalne materiaty meta-
liczne, ktére wymagajg przeprowadzenia dodatkowej opera-
cji usuniecia implantu, gdy ten spetni juz swojg funkcje [5].
Natomiast odpowiednio zaprojektowany i przygotowany
implant wykonany ze stopdw magnezu powinien ulec
kontrolowanej resorpciji, eliminujgc konieczno$¢ narazania
pacjenta na powtorng interwencje chirurgiczng. Rowniez
z perspektywy witasciwosci mechanicznych magnez ma
duzg przewage nad pozostatymi biomateriatami metaliczny-
mi (jak np. stopy tytanu), gdyz jego gestos¢ i modut Younga
sg zblizone do naturalnej kosci, dzigki czemu mozna wy-
eliminowac ryzyko przesztywnienia kosci i w konsekwenciji
jej zaniku w miejscu implantacji. Magnez i jego stopy sg
takze korzystniejsze z biologicznego punktu widzenia.
Po pierwsze Mg jest pierwiastkiem naturalnie wystepujgcym
w ludzkim organizmie, w duzej czesci wtasnie w tkance
kostnej; poza tym ma witasciwosci osteokonduktywne
i wykazuje dziatanie antybakteryjne [6-8].

W przedstawionym wczesniej kontekscie biodegrado-
walno$¢ magnezu jest bardzo istotng zaleta, jednak nie
mozna zapomnie¢ o problemie gwattownego przebiegu
owej degradacji zwtaszcza w agresywnym srodowisku pty-
ndéw biologicznych, w ktérym gtéwng role odgrywajg aniony
chlorkowe. Zbyt szybka degradacja magnezu moze prowa-
dzi¢ do nagromadzenia wodoru, niebezpiecznego wzrostu
pH w tkankach wokét implantu oraz przedwczesnej utraty
wiasciwosci mechanicznych [5]. Pracujgc nad rozwigzaniem
tego problemu, naukowcy siegajg po rézne srodki — od
dobrania odpowiedniego skftadu stopu, poprzez obrobke
powierzchniowg [9], az po stosowanie rozmaitych pokryc,
gtéwnie ceramicznych [5] i polimerowych [10,11]. Pokrycia
ceramiczne na bazie fosforanéw wapnia sg oczywistym
wyborem ze wzgledu na zwiekszenie potencjatu bioaktyw-
nego i zwigzang z tym integracje implant-tkanka kostna.
Jednak krucha ceramika niezbyt dobrze wspétpracuje
z powierzchnig metalu, co wigze sie z ryzykiem pojawienia
sie mikropeknie¢ i ostabieniem ochrony antykorozyjne;j.
Kompromisem moze by¢ zastosowanie pokry¢ kompo-
zytowych na bazie polimeréw biodegradowalnych, ktére
pozwolg na wprowadzenie bioaktywnych modyfikatorow
ceramicznych, zachowujgc jednoczesnie elastycznos¢
powtoki i dobrg przyczepnosé do podtoza [12].

Polimerami stosowanymi na biozgodne i biodegrado-
walne pokrycia implantéw metalicznych sg np. PLA (poli(L-
-laktyd)) i PCL (poli(e-kaprolakton)). PCL jest polimerem
semi-krystalicznym (temperatura przejscia szklistego (T,)
-60°C), o wiasciwosciach hydrofobowych i znacznej od-
ksztatcalnosci. Biomedyczne zastosowania polikaprolaktonu
obejmujg m.in.: systemy dostarczania lekéw, nici chirurgicz-
ne, opatrunki ran, implanty do zespolen oraz rusztowania dla
inzynierii tkankowej [13]. PLA charakteryzuje sie wysoka (jak
na materiaty polimerowe) wytrzymatoscig, modutem Younga
i dlugim czasem resorpcji. Oba te polimery pozwalajg na
wprowadzenie do matrycy réznych faz modyfikujgcych i tym
samym otrzymanie pokrycia kompozytowego o zaprojekto-
wanych wiasciwosciach. W ponizszej pracy zaproponowano
dwa dodatki: B-trojfosforan wapnia (TCP), ktory pozwala
na uzyskanie bioaktywnosci [14] oraz tlenek cynku (ZnO)
posiadajgcy wiasciwosci antybakteryjne [15].

Introduction

Magnesium and its alloys are currently one of the most
promising metallic biomaterials which can be used for
orthopaedic implants [1-4]. This particular interest can
be explained by favourable mechanical and biological
properties, and the ability of magnesium and its alloys to
biodegrade. Traditionally used orthopaedic implants (e.g.
for bone unions) are mainly stable metallic materials that
require revision surgery once the implant has fulfilled its
task [5]. Properly designed and pretreated magnesium alloy
implant should undergo resorption in a controllable manner,
eliminating the need for additional surgical procedure. Also
from mechanical perspective, magnesium has superior
properties as compared to the rest of metallic biomaterials
(e.g. titanium alloys) due to similarity of its density and
Young’s modulus to the properties of natural bone, which
eliminates the risk of bone loss in the implantation area.
Magnesium and its alloys are also beneficial from biological
point of view. Mg is an element naturally occurring in
human organism, mainly in bone tissue; moreover it has
osteoconductive and antibacterial properties [6-8].

In the previously presented context, biodegradability of
magnesium is an important asset, but one cannot forget
about the rapid nature of Mg degradation, especially in the
aggressive environment of biological fluids, in which chloride
anions predominate. Rapid degradation of magnesium can
cause hydrogen accumulation, harmful pH level increase
in surrounding tissues, and premature loss of mechanical
parameters [5]. Scientists try to solve this problem in many
different ways — from choosing an appropriate alloying
composition, through surface treatments [9], to application
of various coatings, mostly ceramic [5] and polymeric [10,11].
Ceramic coatings based on calcium phosphates are an
obvious choice due to increase in bioactive potential and
associated bone tissue-implant integration. However, brittle
ceramic works poorly with metal surface, what can result
in microcracks occurrence and weakening of anticorrosive
protection. A compromise may be the use of composite
coatings based on biodegradable polymers, which allow
the incorporation of bioactive ceramic modifiers, while
maintaining coating elasticity and good adhesion to the
substrate [12].

Polymers used for biocompatible and biodegradable
coatings of metallic implants are, e.g. PLA (poly(L-lactide))
and PCL (poly(e-caprolactone)). PCL is a semi-crystalline
polymer (glass transition temperature (T,) -60°C), of
hydrophobic properties and relatively high strain. PLA is
characterized by high (as for polymeric materials) strength
and Young’s modulus, and long resorption time. Biomedical
application of polycaprolactone and polylactide include:
drug delivery systems, surgical sutures, wounds dressings,
fixation implants and tissue engineering scaffolds [13].
Both those polymers allow to introduce various modifying
phases into the matrix and in this way produce composite
coatings with designed properties. We used two modifiers:
B-tricalcium phosphate (TCP), which brings bioactivity [14],
and zinc oxide (ZnO), known for antibacterial properties [15].

This work aimed at evaluating the possibility of application
of polymer matrix-tricalcium phosphate-zinc oxide composite
system as multifunctional, biodegradable coating for
magnesium alloy wires. In the first step, appropriate solution
concentration and polymer were chosen; next the influence
of modifiers on the bioactivity of the composite system was
assessed.
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Praca miata na celu ocene mozliwosci zastosowania

® o o o o o o ykiadu kompozytowego matryca polimerowa-fosforan tréj-

wapnia-tlenek cynku na wielofunkcyjne, biodegradowalne
pokrycia drutéw wykonanych ze stopu magnezu. W pierw-
szym kroku dokonano selekcji stezenia i rodzaju polimeru,
a nastepnie oceniono wptyw zastosowanych dodatkéw na
bioaktywnos¢ uktadu.

Materiaty i metody

Jako modelowego materiatu magnezowego, uzyto drutéw
ze stopu magnezu (Mg, Leibniz University of Hannover,
Institute of Materials Science; d = 0,97 mm) o nastepujgcym
sktadzie: do 88% Mg, 3% Al, 9% Liido 1% Ca. W pierwszym
kroku zastosowano obrobke powierzchniowg. Druty Mg
poddano trawieniu przez 30 s w roztworze trawigcym (19 g
100% kwasu octowego, 5 g azotanu (V) sodu, 100 mL wody
destylowanej), nastepnie ptukano w wodzie destylowanej
(dH,0) i suszono (20 min., 70°C). Tak przygotowane prébki
zostaty pokryte réznymi roztworami polimerowymi przy
pomocy metody zanurzeniowe;.

Pierwsza czes¢ badan miata na celu okreslenie wptywu
rodzaju polimeru uzytego na pokrycie na jego skutecznosé¢,
dlatego przygotowano rézne typy roztwordw pokryciowych.
Poli(L-laktyd) (PLA, Ingeo™ 3051D, Nature Works LCC)
i poli(e-kaprolakton) (PCL, Sigma-Aldrich, Mn = 80 000)
rozpuszczono w dichlorometanie (DCM, Avantor Performan-
ce Materials Poland S.A.) uzyskujac roztwory o stezeniu
10% wiv, 25% wiv, 50% w/v dla PLA i 10% w/v dla PCL,
oznaczane w dalszej czesci jako PLA10, PLA25, PLA50
i PCL10. Prébki inkubowano w wodzie destylowanej (dH,O)
i buforowanym roztworze soli fosforanowych (PBS; o skfa-
dzie 1,37 M NaCl, 14,7 mM KH,PO,, 78,1 mM Na,HPO,,
26,8 mM KCl) przez 7 tygodni, z cotygodniowym pomiarem
pH i przewodnictwa jonowego. Uwalnianie kationéw Mg
okreslono przy pomocy Atomowej Spektrometrii Absorp-
cyjnej (ASA), technikg ptomieniowg (Perkin Elmer 3110;
A =285,2 nm).

W drugiej czesci przygotowano pokrycia kompozytowe:
fosforan tréjwapnia (TCP) (5% wag.) i/lub tlenek cynku
(Zn0O) (5% wag.) rozpuszczono w DCM, zhomogenizo-
wano przez sonifikacje i nastepnie dodano do wybranego
roztworu polimerowego (PCL) tak, by finalnie osiggngc¢ to
samo stezenie (10% w/v). Analogicznie jak w pierwszej
czesci, druty pokrywano metodg zanurzeniowa. Przepro-
wadzono charakterystyke wiasciwosci mechanicznych
polikaprolaktonu i jego kompozytéw uzytych na pokrycia
wykonujgc prébe rozciggania na uniwersalnej maszynie
wytrzymatosciowej (Zwick 1435) — okreslono wytrzymatos¢
na rozcigganie (Rm, MPa), modut Younga (E, MPa) oraz
odksztatcenie przy zerwaniu (€., %). W celu oceny poten-
cjalnej bioaktywnosci, probki zanurzono w symulowanym
ptynie biologicznym (SBF, TABELA 1) w 37°C na okres 4
tygodni, z cotygodniowym pomiarem pH. Morfologia i sktad
chemiczny wydzielen zostaty okreslone przy uzyciu skanin-
gowego mikroskopu elektronowego (SEM, Nova NanoSEM
200, FEI) z analizatorem EDS.

Materials and Methods

As a model magnesium substrate, magnesium alloy wires
(Mg, Leibniz University of Hannover, Institute of Materials
Science; d = 0.97 mm) with following alloy content: up to
88% Mg, 3% Al, 9% Liand up to 1% of Ca, were used. Firstly
surface treatment was applied. Mg wires were etched for 30 s
in an etching solution (19 g 100% acetic acid, 5 g sodium
nitrate (V), 100 ml distilled water), then rinsed with dH,0 and
dried (20 min, 70°C). As prepared samples were covered
with different polymer solutions by dip-coating method.

First part of the study aimed at assessing the influence
of the type of polymer used as a coating material on its
effectiveness, hence different kinds of coating solutions
were prepared. Poly(L-lactide) (PLA, Ingeo™ 3051D, Nature
Works LCC) and poly(e-caprolactone) (PCL, Sigma-Aldrich,
Mn = 80 000) were dissolved in dichloromethane (DCM,
Avantor Performance Materials Poland S.A.) to achieve
10% wilv, 25% wi/v, 50% w/v solutions for PLA and 10% w/v
solution for PCL; indicated herein after as PLA10, PLA25,
PLA50 and PCL10. Samples were incubated in distilled
water (dH,O) and phosphate buffered saline (PBS: 1.37 M
NaCl, 14.7 mM KH,PO,, 78.1 mM Na,HPO,, 26.8 mM KClI)
for 7 weeks, with weekly measurements of pH and ion
conductivity. Release of Mg ions was evaluated by Atomic
Absorbance Spectrometry (AAS), with flame technique
(Perkin Elmer 3110; A = 285.2 nm).

In the second part, composite coatings were applied:
tricalcium phosphate (TCP) (5 wt%) and/or zinc oxide (ZnO)
(5 wt%) were dissolved in dichloromethane (DCM), homog-
enised by sonification and then added to the chosen polymer
solution (PCL) to achieve the same final concentration of
10% w/v. Analogically to the first part, wires were covered
by dip-coating method. Polycaprolactone and its compos-
ite used for coatings were mechanically characterized by
tensile test on universal testing machine (Zwick 1435)
— tensile strength (Rm, MPa), Young’s modulus (E, MPa)
and elongation at maximum force (&,,..« %) were calculated.
To evaluate potential bioactivity, samples were immersed in
simulated body fluid (SBF, TABLE 1) in 37°C for 4 weeks,
with weekly pH monitoring. Morphology and chemical
composition of the precipitates were assessed by scanning
electron microscopy (SEM, Nova NanoSEM 200, FEI) with
EDS analysis.

TABELA 1. Sktad chemiczny symulowanego ptynu
biologicznego.

TABLE 1. Chemical composition of simulated
body fluid.

Jon Stezenie jonéw
lon lon concentration [mM]
Na* 142.00
K* 5.00
Mg?* 1.50
Ca? 2.50
HCO; 4.20
HPO,* 1.00
SO,* 0.50
Cl 147.96
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Wyniki i dyskusja

Wplyw stezenia roztworu i rodzaju polimeru

W celu ochrony drutéw ze stopéw magnezowych przed
zbyt gwattowng degradacjg zastosowano pokrycia polime-
rowe. Na podstawie przedstawionych ponizej zmian pH
i przewodnictwa roztworu PBS i wody destylowanej oce-
niono skutecznos¢ pokry¢ PLA i PCL oraz wpltyw stezenia
roztworu PLA, z ktérego nanoszono powtoki.

Przedstawione na RYS. 1 zmiany pH roztworu PBS,
w ktérym inkubowano otrzymane probki, wskazujg wy-
razny wptyw stezenia roztworu PLA z ktérego nanoszono
powtoki na szybko$¢ zmian wartosci pH. Réznice byty
widoczne juz po 4 dniach inkubacji, wykazujgc najmniejszg
skutecznos¢ powtok PLA10 i PLA50 i pogtebiaty sie od 4
tygodnia inkubacji, gdzie dla probki Mg_PLA10 odnotowano
wartos¢ pH ok. 11. Wskazuje to na najmniejszg skutecz-
nos¢ powtoki PLA10. Co istotne, powtoka PCL otrzymana
z takiego samego stezenia roztworu wykazywata najlepsza
skutecznos¢ w ochronie drutu magnezowego, umozliwiajgc
stopniowy i rownomierny wzrost pH.

Jak wskazuje RYS. 2, wzrost pH wody destylowane;j
zwigzany z uwalnianiem magnezu nastepuje stopniowo
w catym okresie inkubacji osiggajgc po 7 tygodniach wartos¢
8,4 dla Mg_PCL10 i 9,3 dla Mg_PLA25. Wigkszy wzrost
pH odnotowano dla pokrycia polilaktydowego i tendencja
ta utrzymywata sie w catym okresie obserwaciji. Co istotne,
wartosci pH wody destylowanej sg znacznie nizsze niz
roztworu PBS, pomimo jego buforujgcych wtasciwosci,
co wskazuje na wyraznie szybszg degradacje drutow
w buforze fosforanowym.

Results and Discussions

The influence of solution concentration and polymer
type

In order to protect magnesium alloy wires from rapid
corrosion, polymer coatings were applied. Based on pH
and conductivity changes of PBS solution and distilled water
presented below, efficiency of PLA and PCL coatings, and
the influence of PLA solution concentration were assessed.

Changes of PBS buffer pH presented in FIG. 1 show clear
influence of the initial solution concentration of the PLA coat-
ing on the rate of pH value changes. Differences in the pH
were already visible after 4 days of incubation, demonstrating
the lowest effectiveness of the PLA10 and PLA50 coatings.
They increased after 4 weeks of incubation, when pH of ap-
prox. 11 was recorded for sample Mg_PLA10. It may suggest
that the PLA10 was the least effective as the coating material.
PCL coating from the same solution concentration showed
the highest effectiveness in the magnesium alloy wire protec-
tion, allowing gradual and steady pH level increase.

FIG. 2 shows differences in the pH and ionic conductiv-
ity of the distilled water in which Mg samples coated with
either PLA25 or PCL10 were immersed. pH level increase
related to Mg ions release occurred gradually through the
whole incubation period reaching, after 7 weeks, the value
of 8.4 for Mg_PCL10 and 9.3 for Mg_PLA25. In general,
higher increase in pH was observed for polylactide coated
samples. Importantly, the pH of distilled water was much
lower than of the PBS solution, despite buffering properties
of the latter, which indicates a more rapid resorption of the
wires in the phosphate buffered saline.

12 Mg_PLA10 —4-Mg_PLA25 —>-Mg_PLA50 —s—Mg_PCL10 RYS. 1. Zmiany pH podczas
7-tygodniowej inkubacji

11 w buforze fosforanowym
(PBS) probek Mg pokrywa-
nych PLA10, PLA25, PLA50

rA —a i PCL10.

FIG. 1. pH changes dur-

9 ing 7-week incubation in
phosphate buffered saline
(PBS) of PLA10, PLA25,

8 PLA50 and PCL10 covered
Mg samples.

7

0 1 2 3 4 5 6 7
Czas inkubacji/Incubation time [tygodnie/weeks]

10
—+—Mg_PLA25

9 © —=—Mg_PCL10

pH

Czas inkubacji/lncubation time [tygodnie/weeks]

0 1 2 3 4 5 6 7

300
o —+—Mg_PLA25
T
g E‘250 —a—Mg_PCL10
2 & 200
;3
§ §150
S8 100
c 3
i
% S 50
N
o

0

0 1 2 3 4 5 6 7
Czas inkubacji/lncubation time [tygodnie/weeks]

RYS. 2. Zmiany pH oraz przewodnictwa jonowego podczas inkubacji w wodzie destylowanej probek Mg pokry-
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FIG. 2. pH and ion conductivity changes during incubation in distilled water of PLA25 and PCL10 covered Mg

samples.
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Podobng zalezno$¢ mozna zaobserwowac¢ na podsta-

® e e 000 0 wic zmian przewodnictwa wody destylowanej (RYS. 2),

gdzie roznice sg znacznie bardziej widoczne i wskazujg
na wiekszg skutecznos¢ pokrycia PCL. Niezwykle istotny
jest stopniowy i rownomierny przebieg degradacji drutu,
tak aby mozliwe byto stopniowe odprowadzanie wodoru
bedacego produktem korozji magnezu. Réwnoczesnie,
stopniowe uwalnianie magnezu i tworzenie jego wodorotlen-
ku zapewnia ciagtg alkalizacje $rodowiska, ktorej efektem
jest dziatanie bakteriobdjcze materiatdow na bazie stopdéw
magnezu [16,17].

Wyniki uwalniania jonéw Mg?* potwierdzajg najlepsza
skutecznos¢ powtoki PCL, zwlaszcza w poczatkowym okre-
sie inkubacji, zarowno w PBS jak i w wodzie destylowanej
(RYS. 3). Po 7 tygodniu wszystkie powtoki przestajg juz
petni¢ funkcje ochronng. Przedstawione wyniki wskazuja
na znacznie wyzsze stezenie jonéw Mg?*" w roztworze
PBS niz w wodzie destylowanej, co potwierdza powyzsze
obserwacje, ze bufor fosforanowy jest bardziej agresywnym
Srodowiskiem.

Przedstawione wyniki dla réznych powtok PLA potwier-
dzajg najlepszg skutecznos¢ powtoki PLA25, a najnizszg
PLA10, co szczegdlnie widoczne jest po 3 tygodniach inku-
bacji. Stezenie roztworu wptywato na grubo$¢ nanoszonych
powtok, stad powtoka PLA10 jako najciensza wykazywata
najmniejszg ochrone drutu Mg przed resorpcjg. Z drugiej
strony, duze stezenie roztworu (50%) skutkowato trud-
nosciami w réwnomiernym pokryciu drutu. Przedstawione
wyniki wskazujg, ze dla PLA nanoszonego ze stezenia 25%
osiggnieto kompromis miedzy gruboscig powtoki a jej rowno-
miernym pokryciem na catej powierzchni drutu, a w konse-
kwencji najskuteczniejszg jego ochrone przed degradacja.
Z drugiej strony, dla PCL o stezeniu 10% osiaggnieto najwiek-
szg skutecznos¢ w poréwnaniu do omoéwionych powtok PLA,
co wydaje sie by¢ satysfakcjonujgce. Wyzsze stezenia PCL
znacznie utrudniaty nanoszenie powtok. Biorgc pod uwage
omowione wyniki, do drugiego etapu badan wytypowano
powtoki na bazie polikaprolaktonu.

We observed similar pattern in the changes of ionic con-
ductivity (FIG. 2), where the differences were even more
visible and indicated an overall higher effectiveness of the
PCL coating. Gradual resorption of the magnesium wire is
important to allow gradual release of hydrogen (by-product
of magnesium corrosion). At the same time, gradual release
of magnesium and formation of its hydroxide provides
continuous alkalization of the surrounding environment,
which results in the antibacterial activity of magnesium
alloy-based materials [16,17].

Mg?* ions release studies confirmed the highest
effectiveness of the PCL coating, especially during first
few days of incubation in both: phosphate buffered saline
and distilled water (FIG. 3). All of the coatings lost their
protective function after seven weeks of incubation.
Presented results show higher concentration of Mg?* ions
in the PBS solution, than in distilled water, what confirms
above observations that phosphate buffer is a more
aggressive environment.

Results presented for different PLA coatings confirm the
best effectiveness of the PLA25 coating, and the lowest
of the PLA10, what is especially visible after 3 weeks of
incubation. Concentration of the polymer solution affected
the coating thickness; PLA10 coating, the thinnest one,
was the least effective as the Mg wire anticorrosive
protection. On the other hand, high solution concentration
(50%) resulted in difficulties in even coverage of the
wire. With PLA coating from 25% solution concentration,
we compromised between the coating thickness and its
even deposition on the entire surface of the wire, and in
consequence the most effective anticorrosive protection
was achieved. Moreover, the PCL of 10% concentration
was more effective than all of the different PLA coatings.
Higher concentrations of PCL hindered the dip-coating.
Based on the achieved results, PCL coatings were selected
for further studies.

60 Mg_PLA10 (PBS)
----- Mg_PLA25 (PBS)
= 59 | — —Mg_PLA25(dH20)
=
g’ - . = Mg_PLAS50 (PBS)
Ecn = | - Mg_PCL10 (PBS)
z £ 40 | — —Mg_PCL10 (dH20)
0O ©
cs
25 ps
= ~
QO % -
e g 30 LOPRLE 4’} -7
q, eTTISI Pt
o Y g
&< P === ST~ . e et
o 20 {7/ Seee ST T Lo
o) i Rt SOl
= i

-
o
—

0 1 2 3 4 5

Czas inkubacji/lncubation time [tygodnie/weeks]

RYS. 3. Zmiany zawartosci jonéw Mg?*
podczas inkubacji w wodzie desty-
.- lowanej i PBS drutéw Mg pokrytych
L PLA10, PLA25, PLA50 oraz PCL10.

FIG. 3. Mg? ions concentration during

et immersion in distilled water and PBS
-~ of PLA10, PLA25, PLA50 and PCL10

covered Mg alloy wires.

Modyfikacja PCL dodatkami aktywnymi biologicznie
(TCP, Zn0O)

Powtoke PCL10 (dalej jako ‘PCL’), jako najbardziej sku-
teczng w ochronie stopéw magnezu przed zbyt gwattowng
degradacjg poddano modyfikacji dodatkami ceramicznymi
w celu nadania jej odpowiednich cech biologicznych.
Inkorporacja TCP powinna zapewni¢ dziatanie bioaktywne,
a ZnO zostat uzyty jako materiat o dziataniu antybakteryj-
nym. Oceniono wptyw stosowanych modyfikatoréw cera-
micznych na wiasciwosci mechaniczne folii polimerowych
oraz na bioaktywnos¢ drutéw ze stopéw magnezu pokrytych
PCL modyfikowanym TCP i ZnO.

Modification of PCL with biologically active particles
(TCP, Zn0O)

The PCL10 coating (herein after as ‘PCL’), as the
most effective in magnesium alloys protection from rapid
resorption, was modified with ceramic additives to achieve
appropriate biological properties: TCP incorporation should
ensure bioactivity, while ZnO should secure antibacterial
activity. We evaluated the influence of the applied ceramic
modifiers on mechanical properties of the polymer foils and
bioactivity of the magnesium alloy wires covered with TCP
and ZnO modified PCL.
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Badania mechaniczne folii

Przeprowadzone badania mechaniczne nie wykazaty
istotnego wptywu zastosowania samego TCP i samego ZnO
na wytrzymatos¢ na rozcigganie oraz modut Younga mate-
riatow (RYS. 4). Zaobserwowano natomiast niewielki spadek
odksztatcalnosci po wprowadzeniu do matrycy ZnO. Wynika
to zapewne z faktu, ze wptyw na parametry mechaniczne ma
wielkos¢ uziarnienia stosowanych napetniaczy. Przy takim
samym udziale procentowym (5%), nanometryczny TCP
nie wptynat istotnie na zaden z mierzonych parametréw,
natomiast dodatek mikrometrycznego ZnO spowodowat
obnizenie odksztatcalnosci. Réwnoczesne zastosowanie
obu typow modyfikatoréow spowodowato wzrost modutu
Younga oraz obnizenie wytrzymatosci i odksztatcalnosci.
Zwigzane jest to ze zwiekszeniem udziatu napetniaczy,
ktérych sumaryczna zawartos¢ wyniosta 10%. Jednak
w dalszym ciggu parametry mechaniczne uktadu PCL/TCP/
Zn0O, w tym szczegolnie modut Younga, nie powinny powo-
dowac niekorzystnego wzrostu naprezen wewnetrznych
w powitoce polimerowej, jak to ma miejsce w przypadku
znacznie sztywniejszego polilaktydu [12].

Ocena bioaktywnosci

Inkubacja w symulowanym ptynie biologicznym (SBF)
pozwala na okreslenie potencjalnej bioaktywnosci mate-
riatu. Analizy SEM i EDS (RYS. 5) potwierdzity obecnos¢
wydzielen fosforanowo-wapniowych na powierzchni probek
inkubowanych w SBF przez okres 2 i 4 tygodni. Zaobserwo-
wano takze tlenki magnezu, powstate w wyniku degradacji
drutéw ze stopu magnezu. Réznice w ilosci powstatych wy-
dzielen apatytowych (CaP) na poszczegdlnych materiatach
sg szczegolnie wyrazne po 2 tygodniach inkubacji w SBF.
Najwiecej wytrgconych fosforandéw wapnia widocznych jest
na powierzchniach materiatéw zawierajgcych dodatek TCP
(Mg_PCL/TCPiMg_PCL/TCP/Zn0O), najmniej natomiast na
drutach Mg pokrytych samym PCL. Zaréwno morfologia wy-
dzielen jak i analiza EDS wskazujg na obecnos$¢ wydzielen
apatytowych. Co istotne, dodatek ZnO réwniez przyspieszyt
wzrost apatytow w poréwnaniu do samego PCL. Analiza
EDS wskazuje, ze w powstajgcych apatytach mogg wyste-
powac podstawienia wapnia jonami cynku. Ponadto, wysoka
zawarto$¢ magnezu w analizie EDS wszystkich materiatow
moze wskazywac na podstawianie wapnia jonami magnezu.
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RYS. 4. Wytrzymatos¢ na rozcigganie (Rm), modut
Younga (E) i odksztatcenie przy zerwaniu (g) folii na
bazie polikaprolaktonu.

FIG. 4. Tensile strength (Rm), Young’s modulus (E)
and elongation at break (&) of polycaprolactone-
based films.

Mechanical studies

Mechanical studies revealed that TCP and ZnO used
separately do not affect the tensile strength and Young’s
modulus of the composite materials (FIG. 4). However,
small decrease in elongation was observed when the ZnO
was used. Particle size influences mechanical parameters:
with the same percentage (5 wt%) nanometric TCP did
not affect studied parameters, while micrometric ZnO
caused decrease in elongation. Simultaneous application
of both modifiers resulted in increase in Young’s modulus
and decrease in strength and elongation. It relates to the
increase in modifiers content, which achieved 10% in total.
Mechanical parameters of the PCL/TCP/ZnO, including
Young’s modulus, should not cause the unfavourable
increase in internal stresses of polymer coating, which is
typical for much stiffer polylactide [12].

Bioactivity assessment

Incubation in simulated body fluid (SBF) allows to predict
potential bioactivity of a material. SEM and EDS analysis
(FIG. 5) confirmed presence of the calcium-phosphate
precipitations on the surface of the samples immersed in
SBF for 2 and 4 weeks. Magnesium oxides, products of
magnesium alloy wires degradation, were also observed
on the surface of the samples. Differences in the amount
of apatites (CaP) deposited on the surface of each type of
the samples were especially visible after 2 weeks incubation
in the SBF. The most calcium phosphates were visible on
the surface of the composites with addition of TCP and
TCP/ZnO compounds, the least on the surface of the PCL
coated wires. Both, analysis of the precipitates morphology
and EDS analysis, indicated the presence of the apatites.
What's important, addition of ZnO increased rate of apatites
growth, as compared to PCL. EDS analysis showed that in
the formulated apatites, calcium ions may be substituted
with zinc ions. High content of magnesium, visible in the
EDS spectra, may suggest substitution of calcium ions also
with magnesium.
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RYS. 5. Obrazy SEM wraz z analizg EDS powierzchni drutéw magnezowych pokrytych PCL, PCL/TCP, PCL/ZnO
i PCL/TCP/ZnO, inkubowanych w SBF przez 2 (lewa kolumna) i 4 tygodnie (prawa kolumna).

FIG. 5. SEM images with EDS analysis of PCL, PCL/TCP, PCL/ZnO and PCL/TCP/ZnO covered Mg wires, incu-
bated in SBF solution for 2 (left column) and 4 weeks (right column).

Whioski

Biomateriaty na bazie biodegradowalnych stopéw
magnezu mogg stanowi¢ obiecujgcg alternatywe dla
powszechnie stosowanych materiatébw metalicznych pod
warunkiem zapewnienia odpowiedniego zabezpieczenia
antykorozyjnego. Przeprowadzone badania pokazaty, ze
istotny wptyw na jako$¢ powtok polimerowych i skutecznosé
ochrony stopéw magnezu przed dziataniem $rodowiska
zewnetrznego ma wyjsciowe stezenie roztworu, z ktérego
nanoszono powtoke. Lepsze zabezpieczenie antykorozyjne
uzyskano przy zastosowaniu powtok z polikaprolaktonu,
w porownaniu do polilaktydu. Dzieki wprowadzeniu do
matrycy PCL fosforanu trojwapnia i tlenku cynku uzyskano
pokrycia o wtasciwosciach bioaktywnych, zachowujgc ko-
rzystne parametry mechaniczne polikaprolaktonu.
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Conclusions

Biomaterials based on biodegradable magnesium alloys
can be a promising alternative for commonly used metallic
materials providing proper anticorrosive protection. Our
investigations showed that initial concentration of the
coating solution affects the quality of the polymer coatings
and their efficiency to protect magnesium alloys from the
surrounding environment. We achieved better anticorrosive
protection when polycaprolactone coatings were used,
in comparison to polylactide. Thanks to incorporation of
tricalcium phosphate and zinc oxide into the PCL matrix,
we obtained bioactive coatings, while maintaining beneficial
mechanical parameters of polycaprolactone.
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