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Wstep

Zabiegi operacyjne obejmujace tchawice obarczone sg
ryzykiem powiktanego i dlugiego gojenia. Odczyn zapalny
przebiegajacy z powstaniem tkanek martwiczych staje sie
potencjalnym ogniskiem zwapnien. Wszczepienie bioma-
teriatu pracujacego elastycznie moze by¢ dodatkowym czyn-
nikiem sprzyjajagcym odktadaniu sie soli wapnia [1, 2]. Ce-
lem pracy jest ocena wapnienia/mineralizacji widkien we-
glowych jak réwniez mineralizacji Sciany tchawicy we wcze-
snym okresie od wszczepienia taty z wtdkniny weglowej
zwierzetom dos$wiadczalnym.

Materiat i metodyka

Zwierzetom doswiadczalnym, wolnym od schorzen wsz-
czepiano w znieczuleniu ogélnym wtoknine weglowg w po-
staci taty w miejsce po usunieciu fragmentu tchawicy obej-
mujacego okoto 70% jej obwodu z pozostawieniem frag-
mentow chrzastek oraz catej czesci bloniastej. Po 1, 2, 3
tygodniach zwierzeta poddawano eutanazji, zas z fragmen-
tow tchawicy i implantu wykonywano preparaty histologicz-
ne, ktére oceniano pod kagtem zmian patologicznych. Ce-
lem wykrycia soli wapnia w materiale histologicznym pre-
paraty dodatkowo zabarwiono czerwienig alizarynowa, re-
agujaca stechiometrycznie z solami wapnia. Jako dodatnig
kontrole wykorzystano skrawki zwapniatej blaszki miazdzy-
cowej. Wszystkie badane oraz kontrolne skrawki barwiono
czerwienig alizarynowa jednoczes$nie 10 minut.

Wyniki

Po uptywie tygodnia od srédtchawiczej implantacji wiok-
niny weglowej dostrzegano nacieki zapalne, obecnos¢ tka-
nek martwiczych oraz mtoda tkanke ziarninowg. Nie obser-
wowano rozejscia szwow chirurgicznych tagczacych implant
z tchawica. Nie obserwowano takze uszkodzenia czy wap-
nienia chrzastek tchawicy. W 2 tygodniu przy dalszym brze-
gu implantu weglowego stwierdzono infekcje grzybnig kro-
pidlaka. Réwniez nie obserwowano uszkodzenia czy wap-
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[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 3-5]
Introduction

Tracheal surgery is burdened with a risk of complicated
and prolonged healing. An inflammatory reaction with necro-
sis became a potential calcification site. The implantation
of the flexible biomaterial may promote an additional calci-
fication factor [1, 2]. The calcification process may reduce
the bioprosthesis durability, diminishing its flexibility by cal-
cium deposits. The aim of the study is an evaluation of car-
bon implant calcification/mineralization, as well as miner-
alization of trachea wall during early healing process after
implantation in experimental animals.

Material and methods

Carbon biomaterial in the form of unworen fabric was
used for reconstruction of excised fragment of trachea. The
tracheal fragment being 70% of total circumference of the
trachea was removed with preservation of cartilaginous part
and whole membranous part. During the operation experi-
mental healthy animals were under general anesthesia. Af-
ter 1, 2, 3 weeks, the animals were sacrificed and the tra-
chea with implant fragments were diagnosed histologically.
For the detection of calcium salts the alizarin red staining of
histological slides was performed (reacting stechiometrically
with calcium ions). The calcified atherosclerotic plaque sec-
tions served as the positive staining control. All sections
were stained for 10 min simultaneously.

Results

At the end of the 1st week after implantation of carbon
cloth the inflammatory infiltration and focal necrosis were
observed. The formation of young granulation tissue was
pronounced. No dehiscence of suture connecting an im-
plant with trachea was observed in all cases. At the 2nd
week after implantation the infection of aspergillus mycelium
were observed at the border of the area of the carbon fiber
anastomosis with trachea wall. In the 3rd week, a prolifera-
tion of fibrous connective tissue with the decrease of in-
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nienia chrzgstek tchawicy. W tygodniu trzecim stwierdzono

® rozrost tkanki tgcznej widknistej, zmniejszenie sie nacieku

zapalnego lecz utrzymywanie sie okotonaczyniowych na-
ciekdéw zawierajgcych komérki plazmatyczne. Dostrzega-
no drobne ogniska martwicze przy dystalnym obrzezu im-
plantu. Chrzastki tchawicy pozostawaly niezmienione przez
caly okres obserwaciji nie wykazujac uszkodzenia czy zwap-
nienia.

Wibkna weglowe widoczne byly w preparatach w posta-
ci jednorodnie czarnych pasm, nie wykazano ztogéw soli
wapnia tak w sgsiadujgcych tkankach jak réwniez na po-
wierzchni wtokien badanego biomaterialu we wszystkich
okresach poimplantacyjnych. Réwniez tkanka martwicza nie
ujawniata ognisk zwapnien.

Dyskusja

Odczyny tkankowe ujawniajgce sie po wszczepieniu
witokniny weglowej, jak i jej proces biodegradacji opisane
zostaty przez autorow w poprzednich publikacjach [3, 4].
Badania te wykazaly, ze proces biodegradacji implantu w
okresie pierwszego miesigca prowadzi do wahan analizo-
wanych warto$ci morfometrycznych widkien weglowych.
Zarowno $rednica widkien jak i ich obliczona szerokos¢ wy-
kazywaly tendencje wzrostowe, z kolei wspétczynnik wy-
petnienia i $redni stopien szarosci wiokien malaly. Waha-
nia tych parametréw istotnie korelowaty z czasem obser-
wacji - implantacji. Jednym z mechanizméw odpowiedzial-
nych za te zmiany moze by¢ zjawisko mineralizacji, mikro-
odkfadania sie soli wapnia prowadzgce do wzrostu warto-
Sci liniowych, nieregularnosci obwodu, a w rezultacie do
zmian wspotczynnika wypetnienia. Wyniki potwierdzaja
wczesniejszg hipoteze, iz zmiany wartosci skorelowane z
czasem zalezg od zmian struktury wewnetrznej wiokien
weglowych, a nie od ich mineralizacji. Ponadto brak wap-
nienia tak w tkankach otaczajacych jak i wimplancie moze
sugerowac istotne zalety biomateriatu weglowego. W wielu
preparowanych tkankach zwierzecych jak i ludzkich zwap-
nienia obejmujg $rodmigzsz - przestrzehn miedzy widknami.
Zmniejszenie tej przestrzeni metodami preparatywnymi
zmniejsza potencjalnie szkodliwg przestrzen. Nalezy takze
uwzgledni¢ wtasciwosci elektryczne widkien weglowych.
Analiza proces6w wapnienia wykazata, ze podczas zgie¢
widkna kolagenowe jak i materiat plastyczny, np. poliuretan
uzyskuja tadunek elektrostatyczny, a proces ten nasila sie
wraz z fragmentacja wiokien, zas w miejscu zaburzonym
elektrostatycznie zachodzi wapnienie [5, 6]. Dobre przewod-
nictwo elektryczne wegla moze zapobiega¢ gromadzeniu
tadunku elektrostatycznego, zapobiegajgc wapnieniu nie tyl-
ko na powierzchni biomateriatu, lecz takze w tkankach ota-
czajgcych, ponadto brak immunogennos$ci zapobiega miej-
scowej reakcji zapalnej.

Whniosek

Procesy biodegradacyjne witdkien weglowych nie obej-
mujg mineralizacji - wapnienia. Wydaje sie, ze implanty we-
glowe sg odpowiednie dla tkanek elastycznych (w tym tcha-
wicy), z powodu braku zwapnienh w tkankach otaczajacych
wiacznie z tkankami martwiczymi.

flammation and persisting perivascular inflammatory infil-
trations consisting mainly of plasmatic cells were noticed.
Only small foci of necrotic tissue were seen at the distal
edge of the implant. Neither damages nor calcification of
the tracheal cartilages were observed during all observa-
tion period.

Carbon fibers visible in preparations were uniformly black,
calcium deposits were absent in all surrounding tissues, also
at the surface of the biomaterial in all analyzed specimens
at 1st 2nd and 3rd week after implantation. The necrotic
tissue also exhibited the lack of Ca** ions reaction in all
specimens.

Discussion

The tissue reactions and biodegradation processes af-
ter the implantation of carbon material were earlier studied
and published by authors in papers [3, 4]. These studies
have indicated, that at the first month after the implantation
the biodegradation leads to variations of morphometric val-
ues of carbon fibers. The mean diameter of fibers and their
calculated width showed significant increase, while fullness
factor and mean greyness level decreased. All these pa-
rameters were significantly correlated with the study time.
One of the possible mechanisms of these changes was the
mineralization, calcium salts microdeposition resulting in an
increase of linear values and perimeter irregularities reflect-
ing in fullness factor changes. The results confirm our pre-
vious hypothesis suggesting that the analyzed time - de-
pendent parameters variation is connected with internal
structure of the fiber. Moreover, the lack of the calcification
in the surrounding tissue and in the implant may suggest
good biotolerance of carbon biomaterials. In several pre-
pared animal and human tissues the calcified sites are ob-
served in the interstitial space between the fibers. Reduc-
tion of this space, by the preparative methods decreases
potentially detrimental place of calcification. The electrical
properties of the carbon fibers should also be taken into
account. The analysis of calcification processes indicated
that during the flexion of collagen fiber or, for instance poly-
urethane electrical charge is created. Such a process in-
tensifies with the fiber degradation causing an increase of
calcified sites [5, 6]. Good electrical conductivity of carbon
fibers may prevent the accumulation of electrostatic charge,
preventing the calcification not only at the biomaterial sur-
face, but also in the surrounding tissues. Moreover, the lack
of the immunogenity prevents the focal inflammatory reac-
tion.

Conclusion

Biodegradation of carbon fibers proceeds without fea-
tures of mineralization/calcification processes. It seems, that
carbon fibers-based biomaterials are suitable for reconstruc-
tion and treatment of flexible tissues (including trachea),
exhibiting neither calcification nor necrotic debris in the sur-
rounding tissues
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OPTYMALIZACJA
GEOMETRII ORAZ
WELASNOSCI
MECHANICZNYCH
STENTU WIENCOWEGO
ZE STALI Cr-Ni-Mo
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Streszczenie

Prezentowana praca dotyczy problematyki optyma-
lizacji cech geometrycznych oraz wtasnosci mecha-
nicznych stentow wiencowych wykonanych ze stali Cr-
Ni-Mo. W pracy przedstawiono metodologie wyzna-
czania charakterystyki biomechanicznej uktadu stent-
naczynie wiericowe. Na jej podstawie dobrano wia-
snosci mechaniczne stali, z ktérej wykonano stenty.
Weryfikacje cech geometrycznych oraz wtasnosci
mechanicznych stentéw wiericowych przeprowadzo-
no na podstawie testow in vitro poprzez implantowa-
nie ich do fantomu naczynia. Przeprowadzone testy
potwierdzity prawidtowos¢ doboru wtasnosci mecha-
nicznych stali Cr-Ni-Mo, z ktérej zostalty wykonane
stenty.

Stowa kluczowe: stenty wiericowe, metoda ele-
mentéw skonczonych, stale Cr-Ni-Mo, testy in vitro

[Inzynieria Biomateriatéw, 45, (2005), 5-11]

Wprowadzenie

Istotnym problemem w procesie ksztattowania wtasno-
Sci uzytkowych implantéw jest dobér wkasnosci mechanicz-
nych biomaterialu metalowego, z ktérego sa one wytwa-
rzane. Problematyka ta jest do$¢ szeroko opisana w litera-
turze w odniesieniu do implantéw stosowanych w chirurgii
kostnej, chirurgii twarzowo-szczekowej oraz alloplastyce
stawowej [1+11]. Wiasnosci mechaniczne biomateriatu do-
bierane sg na podstawie charakterystyk biomechanicznych
wyznaczanych dla konkretnych postaci implantow z
uwzglednieniem wystepujacych dla danego uktadu obcia-
zen. Charakterystyki te wyznaczane sg w badaniach nu-
merycznych, stosujac metode elementéw skornczonych. W

OPTIMIZATION

OF GEOMETRY

AND MECHANICAL
PROPERTIES

OF CORONARY STENT
MADE OF Cr-Ni-Mo STEEL

ZBIGNIEW PASZENDA

INSTITUTE OF ENGINEERING MATERIALS AND BIOMATERIALS,
SiLEsIAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY
sT. KoNARskIEGO 18A, 44-100 GrLiwice, PoLAND

Abstract

Presented work concerns the issue of optimization
of geometry and mechanical properties of coronary
stents made of Cr-Ni-Mo steel. The methodology of
determining the biomechanical characteristic of a stent
- coronary vessel system was presented. The
biomechanical characteristic, was the basis for the
selection of mechanical properties of the stents were
made of steel. The verification of geometrical features
and mechanical properties of the coronary stents was
carried out on the basis of in vitro tests by implanta-
tion of the stent into an artificial vessel. Tests con-
firmed the correct selection of the mechanical proper-
ties of the applied steel.

Keywords: coronary stents, finite elements
method, Cr-Ni-Mo steel, in vitro tests
[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 5-11]

Introduction

The selection of mechanical properties of metallic
biomaterials is an important problem in the process of forma-
tion of implants useful properties. The issue has been widely
described in literature with reference to implants used in bone
surgery, maxillofacial surgery and joint alloplasty [1-11]. Me-
chanical properties of biomaterials are selected on the basis
of biomechanical characteristics obtained for specific implant
forms taking into consideration loads . These characteristics
are obtained in numerical research using the finite element
method. The next step is a verification of results carried out
on physical models. This allows to establish a correlation
between the analyzed models, optimization of implants’ geo-
metrical features and mechanical properties.
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dalszej kolejnosci poddawane sg weryfikacji na modelach

® fizycznych, co pozwala na ustalenie korelacji pomiedzy

analizowanymi modelami, optymalizacje cech geometrycz-
nych implantéw oraz ich wtasnos$ci mechanicznych.

W odniesieniu do stentéw stosowanych w kardiologii
zabiegowej proces optymalizacji ich wtasnosci mechanicz-
nych powinien by¢ realizowany w odniesieniu do obcigzen
wynikajgcych z ich techniki implantacji, a nie uzytkowania.
Wynika to z koniecznosci rozprezenia stentu do wymaga-
nej Srednicy w udraznianym naczyniu krwionosnym. Efek-
tem rozprezenia implantu musi by¢ jego trwate odksztatce-
nie, zapewniajgce po usunieciu balonika drozno$¢ naczy-
nia.

Z uwagi na fakt, iz nie mamy mozliwosci badania wza-
jemnego oddziatywania stentéw i naczyn krwionosnych w
badaniach in vivo, coraz wiecej miejsca w literaturze po-
Swieca sie badaniom modelowym z wykorzystaniem meto-
dy elementéw skoriczonych. Dysponujgc tréjwymiarowym
modelem stentu zaimplantowanego do naczynia krwiono-
$nego oraz jego parametrami mechanicznymi jestesmy w
stanie oszacowac wzajemne relacje pomiedzy tymi obiek-
tami. Prowadzone analizy dotycza najczesciej rozktadu
naprezen i przemieszczenh poszczeg6lnych elementéw za-
modelowanego uktadu lub problematyki przeptywu krwi [12-
21]. Pozwala to na optymalizacje cech geometrycznych
implantow oraz ich wkasnosci biomechanicznych. Tego ro-
dzaju symulacje pozwalajg réwniez na wyznaczenie szere-
gu parametréw istotnych dla oceny przydatnosci klinicznej
danych postaci stentéw. Do najczesciej wyznaczanych pa-
rametrow naleza m. in. stopien ostentowania oraz stopien
skrocenia stentu po jego rozprezeniu [16, 17, 20].

Wyznaczajgc charakterystyke biomechaniczng stentu
nalezy pamietac, ze w trakcie implantacji wystepuja duze
zmiany w jego konfiguracji geometrycznej, czego efektem
jest umocnienie materiatu, z ktérego wykonany jest stent.
Konieczne zatem staje sie uwzglednienie zaréwno nielinio-
wosci fizycznej, jak i geometrycznej. Przyjmowanie do obli-
czen przez niektorych autoréw danych materiatowych im-
plantu poprzez podanie jedynie wartosci modutu sprezy-
stosci wzdluznej E nie uwzglednia nieliniowosci zjawisk
zachodzacych w trakcie implantacji [17].

Przydatnosc¢ tego rodzaju obliczen jest silnie zwigzana z
przyjetymi zatozeniami, ktére powinny odzwierciedla¢ wa-
runki anatomiczno-fizjologiczne wystepujace w uktadzie
naczyn wiencowych. Na wyznaczang charakterystyke stentu
silny wplyw wywiera naczynie wieficowe, w ktorym implant
jest rozprezany. Wiasnosci biomechaniczne naczyn wien-
cowych sa silnie zwigzane z przebiegiem procesu choro-
bowego (miazdzycowego). Objawia sie to poprzez zmniej-
szenie podatnosci Scianek naczyn do odksztatcen. Zatem
dla poprawnosci wyznaczenia charakterystyki biomecha-
nicznej stentu wiencowego konieczne jest opracowanie row-
niez modelu numerycznego naczynia wiericowego. Dopie-
ro opracowanie kompleksowego modelu stent-naczynie
wiencowe z uwzglednieniem nieliniowosci fizycznej i geo-
metrycznej stentu oraz wkasnosci biomechanicznych naczy-
nia (z uwzglednieniem zmian wywotanych procesem cho-
robowym) zapewnia prawidtowg ocene zjawisk zachodza-
cych w trakcie implantacji stentu. Wskazuje to na koniecz-
nos¢ realizowania badan dotyczacych wplywu procesu
miazdzycowego na przebieg zmian wlasnosci biomecha-
nicznych naczyn (nie tylko wiericowych).

Uzyskane z rozwazah modelowych informacje sa bar-
dzo uzyteczne do optymalizacji cech geometrycznych i
materiatowych stentéw, a jednoczes$nie dajg przestanki do
techniki implantowania oraz prognozowania cech uzytko-
wych tego rodzaju implantéw. Jednakze zdecydowana wiek-
szos$¢ prezentowanych w literaturze obliczen dotyczy wy-

With reference to the stents used in the operational car-
diology, the optimization process of their mechanical prop-
erties should be realized with reference to the loads result-
ing from the operating technique but not the usage. It re-
sults from the necessity to expand the stent to the required
diameter in the blood vessel. The effect of the implant ex-
pansion should be a plastic strain ensuring the patency of
the vessel.

Owing to the fact there is no possibility to investigate the
interaction of stents and blood vessels in in vivo tests, more
and more literature reports are devoted to model investiga-
tions realized with the use of the finite element method. A
3-D model of the stent implanted into a blood vessel and its
mechanical parameters allows to evaluate interactions be-
tween these objects. Analyses mostly concern stress and
displacement patterns of individual elements of the mod-
elled system or blood flow [12-21], which allows to optimize
geometrical features of implants and their biomechanical
properties. This type of simulation also allows to determine
a number of parameters important for the clinical useful-
ness evaluation of given stents. A stenting ratio and short-
ening of the stent after expansion are the most frequently
determined parameters [16, 17, 20].

While determining the biomechanical characteristic of the
stent it should be remembered that during the implantation
large changes of the geometrical configuration occur. The
changes cause hardening of the material the stent is made
of. Therefore, physical as well as geometrical nonlinearities
should be taken into consideration. Some authors assume
material properties only by giving the Young's modulus E
but it doesn'’t take into consideration nonlinear phenomena
during implantation [17].

The usefulness of the mentioned calculations is strongly
connected with established guide-lines which should reflect
anatomical-physiological conditions in coronary vessels. The
coronary vessel where the stent is expanded exerts an in-
fluence on the determined stent characteristic.
Biomechanical properties of coronary vessels are strongly
connected with the course of a disease (atherosclerosis).
It manifests itself in the decrease of suppleness of vessel
walls to deformations. Therefore, to determine the
biomechanical characteristic of the coronary stent correctly
it is necessary to formulate a numerical model of the coro-
nary vessel. Only the complex model (stent - coronary ves-
sel) taking physical and geometrical nonlinearities of the
stent as well as biomechanical properties of the vessel into
consideration ensures the correct evaluation of phenom-
ena occurring during implantation of the stent. It shows the
necessity of tests concerning the influence of the athero-
sclerosis process on the biomechanical properties of ves-
sels (not only coronary vessels).

Results obtained from model analyses are useful in opti-
mization of geometrical and material features of stents and
allow to predict application features of the implants at the
same time. But most calculations reported in literature con-
cern the stent only [16, 17, 20, 21]. There is also a lack of
reports presenting biomechanical characteristics of the stent
- coronary vessel system taking changeability of
biomechanical properties of coronary vessels into consid-
eration.

Methods

Finite element method

Models of the coronary stent form with the various form
features - FIG. 1, developed by Prof. L. Polonski's team
from the Silesian Centre for Cardiac Diseases in Zabrze,
were analyzed within the framework of the project [22]. The



tacznie samego stentu [16, 17, 20, 21]. Poza tym brak po-
zycji literaturowych, ktére prezentowaty by charakterystyki
biomechaniczne uktadu stent-naczynie wiencowe z
uwzglednieniem zmiennosci wkasnosci biomechanicznych
naczyn wiencowych.

Metodyka badan

Metoda elementéw skoriczonych
W pracy analizowano model stentu wiencowego typu coll

opracowanego przez zespét prof. L. PoloAskiego ze Sla-

skiego Centrum Choréb Serca w Zabrzu o zréznicowanych
cechach geometrycznych [22]. R6znicowang wielkoscig
geometryczng byta srednica drutu, z ktérego wykonywany

byt stent. Wynosita ona odpowiednio 0,12 mm oraz 0,16

mm. Dhugos$¢ stentu byta stata i wynosita | = 15 mm. Stent o

wyjsciowe] srednicy wewnetrznej d4F (Srednica walca o

obwodzie rownym 4 mm) byt rozprezany na baloniku o $red-

nicy 3 mm. Zakres badan obejmowat:

* opracowanie modelu geometrycznego stentu wiencowe-
go,

* opracowanie modelu geometrycznego naczynia wienco-
wego,

* budowe modelu dyskretnego uktadu stent-naczynie wien-
cowe,

e opracowanie modelu numerycznego stentu i naczynia
wienncowego z wykorzystaniem metody elementéw skon-
czonych,

* przeprowadzenie obliczen numerycznych w zakresie nie-
liniowym.

Na bazie wykonanych modeli geometrycznych wygene-
rowano siatke elementéw do obliczen metoda elementéw
skonczonych - RYS. 1. Jako elementy skoczone przyjeto
parametryczne elementy brytowe o trzech stopniach swo-
body w wezZle typu SOLID. Opracowany model dyskretny
stentu liczy okoto 400 000 stopni swobody i nie jest mozli-
we przeprowadzenie dla niego wielokrokowej analizy nieli-
niowej przy zachowaniu wymaganej doktadnosci obliczen.
Ze wzgledu na powtarzalnos¢ struktury obiektu obliczenia
prowadzono dla pojedynczego zwoju skladajacego sie z
czterech segmentéw.

Do wyznaczenia charakterystyki biomechanicznej sten-
tu wiencowego, jako materiat z ktérego wykonywany jest
stent, przyjeto stal Cr-Ni-Mo stosowang na implanty. Prze-
prowadzone wstepne obliczenia stentéw dla zréznicowa-
nego stopnia umocnienia stali wykazaly, iz jej wlasnosci
mechaniczne powinny odpowiadaé stanowi przesyconemu.
Dlatego tez dla potrzeb prowadzonych obliczen przyjeto
nastepujace dane materiatowe:

* modut Young'a E = 200 000 MPa,

¢ liczba Poisson'an =0,33,

* R, =470 MPa,

e R, =195 MPa,

e A, =40 %.

Dla przedstawionych danych materiatowych zbudowa-
no charakterystyke bilinearng materiatu sprezysto-plastycz-
nego o umocnieniu izotropowym. W pracy opracowano
model geometryczny naczynia wiericowego w postaci cien-
kosciennej rury. Dla takiego modelu przyjeto nastepujace
cechy geometryczne:

* Srednica wewnetrzna naczynia d = 2,90 mm,

* grubos¢ scianki naczynia g = 0,90 mm.

Model naczynia wiericowego odpowiadat dtugosci stentu

zwiekszonej w obydwu kierunkach o potrojony skok stentu.

Dla potrzeb obliczen przyjeto warto$¢ modutu Younga E =

0,75 x107 Pa oraz liczby Poisson’a n =0,4[22].

RYS. 1. Model dyskretny stentu wiericowego.
FIG. 1. Discrete model of the coronary stent.

wire diameter of the stent was the varied geometrical pa-

rameter. It was assumed to be 0.12 mm and 0.16 mm. The

length of the stent was constant and was equal to | = 15

mm. The stent with the initial diameter d4F (diameter of the

cylinder with the perimeter equal to 4 mm) was expanded

on a balloon with the 3 mm diameter. The project scope

included:

¢ development of the geometrical model of the coronary
stent,

¢ development of the geometrical model of the coronary
vessel,

* development of the discrete stent- coronary vessel model,

¢ development of the numerical model of stent and coro-
nary vessel using the finite element method,

e carrying out calculations in the nonlinear range.

Mesh of elements for finite element calculations was
generated basing on the developed geometrical models -
FIG. 1. Parametrical solid elements with three degrees of
freedom in a SOLID type node were assumed as the finite
elements. The model developed in this way has about 400
000 degrees of freedom and it is not possible to make the
multi-step nonlinear analysis for it guaranteeing the required
accuracy of calculations. Because of the repeating struc-
ture of the object, the calculations were done for stent's
material made for a single convolution consisting of four
segments.

The Cr-Ni-Mo stainless steel was the material assumed
to determine the biomechanical characteristic of the coro-
nary stent. Initial calculations of stents with various degree
of strain hardening showed that mechanical properties of
the steel should suit the hyperquenched state. So the fol-

RYS. 2. Rozktad naprezen w stencie z drutu o
Srednicy 0,12 mm dla maksymalnego
przemieszczenia promieniowego (u, . = 0,865
mm): a - w pojedynczym zwoju stentu, b - w
pojedynczym segmencie stentu.

FIG. 2. Stress distribution in the stent made from
wire with the 0,12 mm diameter (u__ = 0,865 mm):
a - in a single stent coil, b - in a single stent
segment.
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Scig odwzorowywaty zjawiska zachodzace dla obiektu rze-
czywistego. W ramach pracy przyjeto nastepujace zatoze-
nia:

e wewnetrzna powierzchnia stentu jest podczas rozpre-
zania obcigzona réwnomiernie,

* podczas rozprezania balonika sity tarcia powoduja, ze
zmiana Srednicy stentu nastepuje w wyniku rozginania
drutu, a nie w wyniku rozkrecania nawinietego stentu,
zalozono wstepnie zmiane $rednicy stentu podczas roz-
prezania od wartosci d4F do Srednicy d3 (Srednica balo-
nika po rozprezeniu)

Dd=d;-d,=3,0mm-1,27 mm=1,73 mm

* stopnie swobody odebrano w spos6b odzwierciedlajacy

odksztatcenie obiektu rzeczywistego.

Badania in vitro

Weryfikacje prawidtowosci doboru wlasnosci mechanicz-
nych stali, z ktérej wykonano stent przeprowadzono na pod-
stawie testOw in vitro. Do badan wykorzystano implanty o
zrdznicowanym sposobie przygotowania ich powierzchni,
a mianowicie [23, 24]:

* stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie,

* stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie i spa-
sywowane;j,

* stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie, spa-
sywowanej z naniesiong warstwag weglowa.

Stenty zakladano na cewnik balonowy U-pass™ firmy
Cordis-Johnson & Johnson, oceniajgc tatwos¢ ich monta-
zu. Profil balonu z zamontowanym stentem oceniano, wpro-
wadzajac go do cewnikéw prowadzacych 8F, 7F i 6F. Na-
stepnie rozprezano stent w Swietle fantomu tetnicy (prze-
zroczysta poliuretanowa rurka o srednicy wewnetrznej 3,0
mm i grubosci Scianki 1,0 mm). Po rozprezeniu implantéw
oceniano ich stopien i rownomiernos$¢ odksztatcenia, sto-
pien skrécenia, tatwos¢ wycofywania balonu z obszaru im-
plantacji oraz geometrie $wiatta stentu po implantaciji.

Wyniki badan

Wyniki badarn metoda elementéw skoriczonych

Analize numeryczng stentu wiericowego przeprowadzo-
no metoda elementéw skoriczonych za pomoca systemu
COSMOS/MTM ver. 2.5, firmy Structural Research and
Analysis Corp. w Santa Monica, California. Ze wzgledu na
gtéwny cel obliczen zastosowano sterowanie zagadnieniem
przyrostowym przemieszczenia wezta siatki w kierunku pro-
mieniowym. Zastosowano zmienny krok rozwigzywania
zagadnienia:

Du, = (1x10°% + 0,02) U;may

Na kazdym kroku zastosowano iteracje metodg Newto-
na - Raphsona.

W pierwszym etapie pracy okreslono pola naprezen pod-
czas rozprezania stentu na baloniku (maksymalne prze-
mieszczenie U, = 0,5Dd = 0,865 mm) i podczas odcigza-
nia oraz wyznaczono wartos¢ naprezen zastepczych wg
hipotezy Hubera-Misesa w miejscach o najwiekszym wyte-
zenia stentu.

Analiza uzyskanych wynikéw wskazuje, ze dla stentu
wykonanego z drutu o Srednicy 0,12 mm wartos¢ naprezen
zredukowanych jest réwna s,= 257 MPa, a dla stentu wy-
konanego z drutu o $rednicy 0,16 mm wynosi s, =275 MPa.
W obu przypadkach maksymalne wartosci naprezen wy-
stepuja po wewnetrznej stronie zagiecia poszczegoinych
segmentéw stentu - RYS. 2. Deformacje naczynia wienco-
wego bedacego efektem rozprezenia stentu na baloniku o
Srednicy 3 mm przedstawiono na RYS. 3.

lowing material data were assumed:

*Young’'s modulus E = 200 000 MPa,

e Poisson ratio n = 0,33,

* ultimate tensile strength R, = 470 MPa,

e vyield point R, = 195 MPa,

» deformation A; = 40%.

For the material data above the bi-linear characteristics
of the elastic-plastic material with the isotropic strengthen-
ing was worked out.

The geometrical model of the coronary vessel with a thin-
walled tube shape was developed within the framework of
the project. The following form features were assumed for
this model:

* inside diameter of the vessel d = 2,90 mm,

» vessel wall thickness g = 0,90 mm.

The coronary vessel model length was assumed to be
the length of the stent increased by its triple pitch on both
ends. Young's modulus E = 0,75 x 107 Pa and Poisson ratio
n = 0,4 were used for calculations [22].

Determination of boundary conditions appropriate for de-
scribing phenomena in the real object was essential for carry
out the calculations. The following assumptions were set:
» stent’s inner surface is loaded uniformly during its ex-

pansion,

» friction forces during balloon expansion result in stent’s
diameter change due to wire deflection and not because
of unwinding the coiled stent,

* stent's diameter change during expansion from d,- to d,
(balloon’s diameter after expansion) was preliminarily as-
sumed
Dd=d;-d,-=3,0mm-1,27 mm=1,73 mm

» the degrees of freedom were restricted in the way re-
flecting the real object’s deformation.

In vitro tests

The verification of selected mechanical properties of the
steel was carried out on the basis of in vitro tests. Implants
of diverse surface were selected, namely:

» stents of electropolished surface,

» stents of electropolished and passivated surface,

» stents of electropolished, passivated and carbon coated
surface.

Stents were put on the balloon catheter (U-pass™, Cordis-
Johnson & Johnson Company). The ease of the assembly
was evaluated. The balloon with the stent was evaluated
by introducing it into guide catheters 8F, 7F and 6F. Then
the stent was expanded in an artificial artery (polyurethane
tube of internal the diameter equal to 3,0 mm and the wall
thickness equal to 1,0 mm). The degree and uniformity of
deformation, the degree of shortening, the ease of balloon
removal and the stent geometry were evaluated after the
expansion.

Results

Finite element method results

The numerical analysis of the coronary stent was car-
ried out using the COSMOS/MTM system ver. 2.5 of Struc-
tural Research and Analysis Corp. in Santa Monica, Cali-
fornia, USA. Due to the main goal of the calculations, the
control of the incremental mesh node displacement in the
radial direction was used. The variable problem solution step
was used in which step iterations carried out with the New-
ton - Raphson method were used:

Du, = (1x10® + 0,02) U,z

In the first stage of the project, stress and strain fields

during stent expansion on the balloon (u,,,, = 0,5Dd = 0,865
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Opracowany w pracy model umozliwit rowniez wyzna-
czenie charakterystyki stentu przedstawiajgcej zaleznos¢
sity promieniowej F oddziatywujacej na jeden zwoj stentu w
funkcji przemieszczenia promieniowego - RYS. 4. Wyzna-
czone charakterystyki obejmowaty zaréwno etap rozpreza-

RYS. 3. Posta¢ deformacji naczynia wienncowego
rozprezonego stentem na baloniku o Srednicy 3
mm.

FIG. 3. Deformation form of the coronary vessel
expanded with the stent on the balloon with the 3
mm diameter.

nia stentu na baloniku, jak i odcigzania. Na podstawie wy-
znaczonych charakterystyk okreslono sztywnosci pojedyn-
czego zwoju stentu odrebnie dla rozprezania balonikiem
k. i zaciskania przez naczynie wiencowe k(-). Wyznaczo-
ne sztywnosci wynosity odpowiednio Kk, = 0,2416 N/mm i
K, = 10,92 N/mm dla stentu z drutu o $rednicy 0,12 mm
oraz ki, = 0,4961 N/mm i k, = 24,50 N/mm dla stentu z
drutu o Srednicy 0,16 mm.

RYS. 4. Zaleznos¢ sity promieniowej na jeden zwaj
w funkcji przemieszczenia promieniowego dla
stentu z drutu o srednicy 0,12 mm.

FIG. 4. Dependence of the radial force F falling to

one pitch as a function of radial displacement u,
for stent from wire with diameter of 0,12 mm.

Wyniki badan in vitro

Uzyte do testow in vitro implanty tatwo dato sie zaktadac
recznie na standardowe balony do angioplastyki. Proces
zaktadania stentéw byt typowy i przebiegat podobnie, jak w
przypadku innych implantdw montowanych na balonie.
Umocowanie stentéw na balonie byto pewne. Dalo si¢ jed-
nak stwierdzi¢ nieco wieksza sprezystos¢ stentéw o po-
wierzchni polerowanej elektrolitycznie, spasywowanej z

mm) and during unloading were determined, and also the
equivalent stresses were evaluated according to Huber-
Mises hypothesis in locations with the largest stent effort.

The analysis of the obtained results indicates that for the
stent made from wire with the diameter of 0.12 mm the re-
duced stresses’ value is equal to s, = 257 MPa, and for the
stent made from wire with the diameter of 0,16 mm this
value is s, = 275 MPa. In both cases the maximum stress
values occur at the inner side of bends of particular stents
- FIG. 2. The deformation of the coronary vessel resulting
from the expansion of the stent on the catheter of 3 mm
diameter was presented in FIG. 3.

5
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TABELA 1. Wyniki badan in vitro.
TABLE 1. Results of the in vitro tests.
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Balon z zalozonym prawidlowo stentem przesuwat sie
swobodnie w cewniku prowadzacym 8F i 7F. W cewniku
prowadzacym 6F cewnik z balonem przesuwat sie z wy-
czuwalnym oporem, jednakze stent nie ulegat przemiesz-
czeniu na balonie.

Proces implantacji stentéw prowadzono w poliuretano-
wym fantomie tetnicy. Zwigkszanie ci$nienia z szybkoscia
taka, jak w czasie zabiegu klinicznego powodowato rozpre-
Zanie sie stentu poczawszy od obu biegunéw stentu do srod-
ka jego dlugosci. Petne rozprezenie stentu na balonie na-
stepowalo juz przy cisnieniu 6 bar. Zastosowanie takiego
cisnienia jako ostatecznego wigzato sie jednakze z dtuz-
szym czasem rozprezania (2-3 sekundy). Zastosowanie ci-
Snienia 8 bar, 10 bar i 12 bar powodowato rozprezanie sie
stendéw w czasie ok. 1,0 sekundy. Oceniany makroskopo-
wo przez sciane fantomu ksztat splotéw stentu po jego roz-
prezeniu wykazywat niewielki stopief nierdwnomiernosci w
odniesieniu do odlegtosci liniowej miedzy poszczeg6lnymi,
powtarzajacymi sie spiralnymi segmentami w kierunku osio-
wym. Pomiary dlugosci stentéw przed i po ich rozprezeniu
na balonie o $rednicy 3,0 mm ci$nieniem 8 bar przedsta-
wiono w TABELI 1.

Po rozprezeniu balonu aplikowano podci$nienie w celu
jego opréznienia. Cewnik balonowy w kazdym przypadku
dawato sie swobodnie wycofa¢ z fantomu bez wyczuwal-
nego oporu i widocznego zahaczania powtok balonu o seg-
menty stentu.

W makroskopowej ocenie przez przezierne Scianki fan-
tomu naczynia stwierdzono po implantacji nieréwne odle-
gtosci miedzy poszczegdinymi segmentami stentu na jego
diugiej osi. Nie byly one jednak wigksze niz potowa odle-
gtosci miedzy nimi w stencie przed zatozeniem na balon.
Ponadto stwierdzono bardzo dobra apozycje stentu do Scia-
ny fantomu na catym jego obwodzie wewnetrznym, wzdtuz
catej dlugosci stentu. Wewnetrzne $wiatto stentowanego ob-
szaru miato wyglad okregu i nie nosito cech deformaciji.

Podsumowanie

W pracy zostata zaproponowana metodologia modelo-
wania ukfadu stent-naczynie wiehcowe, ktérg mozna wy-
korzystac¢ réwniez do modelowania innych postaci stentow.
W opracowanym modelu zatozono warunki brzegowe, kté-
re odwzorowywujg zjawiska zachodzace w obiekcie rze-
czywistym w fazie implantowania. Uzyskane z rozwazan
modelowych informacje sg bardzo uzyteczne do optymali-
zacji cech geometrycznych i materialowych stentéw, a jed-
noczesnie mozna naich podstawie prognozowac stabilnosé
cech uzytkowych stentéw. Przeprowadzona analiza biome-
chaniczna stanowita baze do rozwazan nad doborem cech
mechanicznych biomaterialu metalowego.

Opracowany w pracy model uktadu stent - naczynie wien-
cowe, ze wzgledu na ztozono$¢ zagadnienia, jest mode-
lem o uproszczonych zatozeniach. Uproszczenia dotyczg
miedzy innymi zagadnien zwigzanych z modelowaniem
ksztattu naczynia wiencowego, ktére w rzeczywistosci nie
stanowi prostoliniowego odcinka cienkosciennej rury. Po-
nadto w opracowanym modelu nie uwzgledniono zmienno-
Sci geometrii naczynia wiencowego zwigzanej z poszcze-
g6lnymi fazami pracy miesnia sercowego.

Pomimo zastosowanych uproszczen wyniki przeprowa-
dzonych obliczen dostarczajg wiele cennych informacji. Wy-
znaczone rozktady naprezen poszczegdlnych elementéw
zamodelowanego uktadu moga stanowi¢ podstawe do opty-
malizacji cech geometrycznych, jak i wlasnosci mechanicz-
nych tworzywa metalicznego, z ktérego wykonany zosta-
nie stent. Wystepujgce naprezenia w elementach rozpre-

The developed model also made possible the evalua-
tion of the stent characteristics, presenting the dependence
of the radial force F upon one stent coil as a function of radial
displacement - FIG. 4. The characteristics obtained includes
both the stent expansion on the balloon stage as well as its
unloading. The stiffness of one stent coil was evaluated based
on the characteristics obtained in the project, separately for
expansion with the balloon k(+) and for tightening by the coro-
nary vessel k. The determined stiffness values were ki, =
0.2416 N/mm and k, = 10.92 N/mm respectively for the stent
made from wire with the diameter of 0,12 mm and k,, = 0.4961
N/mm and kg, = 24.50 N/mm for the stent from wire with the
diameter of 0.16 mm

Results of in vitro tests

Implants used in in vitro tests were put on standard bal-
loons easily. The process of putting on the stent was similar
to other processes where the balloon is used. The fixation
of the stent was correct. But a slightly bigger stent elasticity
was observed on the electropolished, passivated and car-
bon coated surface.

The balloon with the correctly fixed stent was easily
guided into the 8F and 7F catheter. In the 6F guiding cath-
eter the lower trackability of the balloon was observed. How-
ever no dis-placement of the stent was observed.

The implantation of the stent was carried out in the poly-
urethane phantom of an artery. The increase of the pres-
sure (the same rate as while an operation) caused the ex-
pansion of the stent starting from its ends up to the middle
part. The full expansion was obtained for the pressure of 6
bars. This value of pressure caused the increase of the ex-
pansion time (2-3 seconds). For pressures of 8, 10 and 12
bars the expansion time was about 1,0 second.

Measurements of the lengths of the stent before and af-
ter the expansion with the pressure of 8 bars (on the bal-
loon’ diameter of 3,0 mm) are presented in TABLE 1.

To deflate the balloon after the expansion a negative pres-
sure was applied. In each case the catheter was easily re-
moved from the phantom.

Macroscopic evaluation (through the phantom walls)
showed unequal distances between individual segments of
the stent along the main axis. But these distances were not
bigger than the half-distance between segments in non-ex-
panded stent. Moreover, a good adjacency of the stent to
the phantom wall was observed. The inner geometry of the
stented region was circu-lar. No deformation was observed.

Summary

The paper presents the modeling methodology of the
stent - coronary vessel system. This methodology can be
applied in modeling of other stent forms. Applied boundary
conditions reflect phenomena in the real object while im-
plantation. The obtained data are very useful for optimiza-
tion of stent geometrical and material features. At the same
time the stability of stent application features can be fore-
casted. The biomechanical analysis was the basis for se-
lection of mechanical properties of the metallic biomaterial.
Because of the complexity of the issue the designed model
of the stent - coronary vessel system is simplified.
Simplifications concern the shape of the coronary vessel
(in reality it is not a straight tube). Moreover the model doesn't
take into consideration the geometry variation of the coro-
nary vessel connected with the work of the cardiac muscle.

Despite applying simplifications the obtained results pro-
vide useful data. Calculated stress maps of individual ele-
ments of the modeled system can be the basis for optimi-
zation of geo-metrical features as well as mechanical prop-



zanego stentu powinny osiggac¢ wartosci wieksze od grani-
cy plastycznosci tworzywa, z ktérego jest wykonany implant.
Stanowi to o skutecznosci prowadzonego zabiegu wszcze-
pienia stentu.

Przeprowadzone w pracy testy in vitro potwierdzity pra-
widtowos$¢ doboru cech geometrycznych stentu (Srednica
drutu - 0,12 mm) oraz wtasnosci mechanicznych stali Cr-
Ni-Mo, z ktérej zostat wykonany. Na podstawie przeprowa-
dzonych badan symulujacych proces implantacji, stwierdzo-
no prawidtowa apozycje stentéw do Scian fantomu na catej
ich dtugosci. Ponadto nie stwierdzono zasadniczego wply-
wu sposobu obrébki powierzchniowej stentdéw na ich sto-
pien rozprezenia oraz skrécenia. Wydaje sie zatem, ze za-
stosowanie metod numerycznych i technik komputerowych
do modelowania i analizowania zjawisk zachodzacych w
uktadzie sercowo-naczyniowym jest w petni uzasadnione i
ma perspektywiczne znaczenie.
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erties of the metallic material the stents are made of.
Stresses in the expanding stent should be greater than the
yield point of the material. This determines the effective-
ness of the stent implantation.

In vitro tests confirmed the correctness of the selection
of geometrical features (wire diameter - 0,12 mm) and me-
chanical properties of the Cr-Ni-Mo steel. On the basis of
the simulation of the stent implantation, the correct stent
matching in the phantom wall was recorded. Moreover, no
significant influence of the surface treatment on the
expandability and shortening of the stent was observed.
Thus, it seems that the use of numerical methods and com-
puter techniques in modeling and analyzing phenomena in
the cardiac-vascular system is fully justified.
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Streszczenie

Przedstawiono wyniki analizy sktadu fazowego i
chemicznego proszkéw stomatologicznej porcelany
niskotopliwej Vita Titankeramik przeznaczonej dla ty-
tanu i jego stopdw oraz porcelany wysokotopliwej Vita
Keramik przeznaczonej do licowania stomatologicz-
nych aparatéw protetycznych ze stopéw kobaltowych.
W badaniach zastosowano spektroskopie w podczer-
wieni (FTIR) i dyfrakcje rentgenowska (XRD) do ana-
lizy sktadu fazowego, mikroskopie skaningowa (SEM)
do obserwacji morfologii proszkéw oraz mikroanalize
rentgenowska (EDS) do jakosSciowej analizy pierwiast-
kowej proszkow.

[Inzynieria Biomateriatow, 45, (2005), 12-16]

Wprowadzenie

Wykorzystywane w protetyce stomatologicznej aparaty
protetyczne, wykonywane sg z metali trwale pokrytych por-
celana. Z punktu widzenia mechaniki sg to struktury meta-
lowo-ceramiczne, w ktérych metal oraz materiat ceramicz-
ny zachowuja swoje odrebne wiasciwosci fizyczne i me-
chaniczne [1-3]. Konstruujac aparaty protetyczne pod kaz-
dym wzgledem najlepsze dla pacjenta, bezustannie poszu-
kuje sie nowych rozwigzan i nowych materiatéw o wtasci-
wosciach biomedycznych podobnych do metali szlachet-
nych, ale mechanicznie je przewyzszajgcych a zarazem
tatwiejszych w zastosowaniu [4-7]. Wymagania w zakresie
biozgodnosci oraz mechaniki najlepiej spetnia tytan i jego
stopy [8-10]. W technice dentystycznej wykorzystywana jest
allotropowa odmiana a-Ti. Najlepszym materialem licuja-
cym metalowe konstrukcje protetyczne w stomatologii jest
porcelana dentystyczna [11]. Temperatura topliwosci a-Ti
uwarunkowata termiczng obrobke nanoszenia powtok mo-
dyfikujgcych powierzchnie tytanowa, oraz napalanie por-
celany na poziomie ponizej 882,5°C. Vita Titankeramik o
temperaturze topliwosci (700-800°C) wykracza poza poziom
temperatur przyjety dotychczas dla porcelan niskotopliwych
(860-1070°C).
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COMPOSITION OF LOW
AND HIGH TEMPERATURE
DENTAL PORCELAINS

H. MATRASZEK*, A. STOCH**, Cz. PALUSZKIEWICZ** ***,
A. AbAmMCZYK™™, B. TRYBALSKA*™

*CHAIR OF PROSTHETICS, INSTITUTE OF DENTISTRY, COLLEGIUM
Mebpicum UJ, 30-155 KrakOw, uL. MONTELUPICH 4, POLAND.
**DEPT. oF MATL's ENG. AND CERAMICS, AGH-UST,
30-059 Krakow, AL. Mickiewicza 30, POLAND.
***ENVIRONMENTAL LABORATORY, JAGIELLONIAN UNIVERSITY,
30-060 KrAkOW, UL. INGARDENA, POLAND.

Abstract

This paper presents the results of structural and
chemical analyses of low-temperature melting porce-
lain powders Vita Titankeramik applicable to titanium
and its alloys, and high-temperature melting porce-
lain powders Vita Keramik applicable to facing of pros-
thetic devices made of cobalt alloys. The infrared
spectroscopy (FTIR) and x-ray diffraction (XRD) were
applied for phase analysis, scanning electron
microscopy (SEM) for control of powders’ morphol-
ogy, and X-ray microanalysis (EDS) for qualitative
chemical analysis of powders.

[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 12-16]

Introduction

Prosthetic devices applied in prosthodontia are made of
metals coated with porcelan. From mechanical point of view
these are metal-ceramic structures, where matals and ce-
ramics maintain their specific physical and mechanical prop-
erties [1-3]. In building prosthetic devices the most conven-
ient for a given patient, new solutions are being sought as
well as new materials, with biomedical properties similar to
those of noble metals, but better mechanically and easier
in application [4-7]. Strict requirements relative to bio-com-
patibility and mechanics are best met so far by titanium and
its alloys [8-10]. Allotropic a-Ti is the variety the most often
applied in dentistry. The best material used in dentistry for
facing metal constructions is dental porcelaine [11]. Melting
temperature of a-Ti determines thermal processing of coat-
ings modifying titanium’s surface and firing of porcelaine at
the level below 882,5°C. Vita Titankeramik porcelaine, with
melting temperature 700-800°C, goes beyond the tempera-
ture range currently accepted for low-melting temperature
porcelains (860-1070°C).

Aim of Work

The aim of the present work was the comparison of struc-
tural analyses and chemical compositions, as well as
morphologies of powders in dental porcelaine designated
for facing prosthetic devices:

—made of titanium and its alloys with low-temperature melt-
ing porcelaine Vita Titankeramik
— made of high-temperature melting porcelaine for cobalt
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RYS. 1. Dyfraktogramy proszkéw porcelany Vita
Titankeramik.

FIG. 1. Diffraction patterns of Vita Titankeramik
porcelain powders.

Cel badan

Celem badan byto wykonanie analizy strukturalneji ana-
lizy sktadu chemicznego, oraz morfologii zestawu prosz-
kow wchodzacych w sktad porcelany dentystycznej prze-
znaczonej do licowania aparatow protetycznych:

— z tytanu i jego stopéw niskotopliwej porcelany, Vita Titan-
keramik

— wysokotopliwej porcelany dla stopéw kobaltowych. Vita
Keramik

Badane materialy sg produkowane przez niemiecka firme
Vita Omega.

Materiaty i metody badan

Materiaty

— Porcelana Vita Titankeramik proszki; Opaque OP3, Opa-
qgue Dentine 3M2, Dentine 3M2 oraz Bonder Paste.

— Porcelana Vita Keramik proszki: Opaque 01N, Opaque
Dentine, Opaque A3, Dentine, AKZ Glaze.

Metody badan

— Skfad fazowy proszkéw badano metoda dyfrakcji rentge-
nowskiej (XRD) na Dyfraktometrze Rentgenowskim FMP
Seifert XRD 7 przy uzyciu lampy Cu, w zakresie 3-70° 2q.

— Badania spektroskopowe w podczerwieni (FTIR) wyko-
nano spektrometrem fourierowskim DIGILAB FTS 60V (Bio-
Rad) metodg pastylek w KBr w zakresie $redniej podczer-
wieni 400-4000 cm™.

— Badanie morfologii przeprowadzono na elektronowym
mikroskopie skaningowym Phillips XL 30 wyposazonym w
mikroanalizator rentgenowski Link ISIS-EDS. Z jego pomo-
cg wykonano jakosciowg analize chemiczng dwu rodzajow
proszkéw. Badane proszki nanoszono na tasme przewo-
dzaca i napylano weglem grafitowym.

Wyniki badan

Badania proszkéw metodg dyfrakcji rentgenowskiej
XRD

Analiza dyfraktograméw niskotopliwej porcelany (RYS.1)
charakteryzujgcych sie podniesieniem tta, oraz podobnymi
ksztattami wskazuje obecnos¢ amorficznej fazy krzemiano-
wej i glinokrzemianowej i wykazuje, ze proszki 3M2 Dentine,

Materials and methods

Materials

— Powders of Vita Titankeramik porcelaine; Opaque OP3,
Opaque Dentine 3M2, Dentine 3M2, and Bonder Paste.

— Powders Vita Keramik: Opaque 01N, Opaque Dentine,
Opaque A3, Dentine, AKZ Glaze.

Methods of investigation

— The phase composition of powders was examined by X-
ray diffraction (XRD), using X-ray Diffractometre FMP Seifert
XRD 7 with Cu lamps, within the range of 3-70° 2q.

— The infrared spectroscopic (FTIR) measurements were
performed using the Fourier Spectrometre DIGILAB FTS
60V (Bio-Rad) applying the pallet method in KBr, within the
medium infra-red range of 400-4000 cm™.

— The morphology was examined using scanning electron
microscope Phillips XL 30 equipped with X-ray
microanalyser Link ISIS-EDS. Qualitative chemical analy-
ses were performed using this device for both types of pow-
ders. The examined powders were spread on conductive
tape and graphite coated.

Results

X-ray diffraction (XRD) examination of powders

The analysis of diffraction patterns of low-temperature
melting porcelaine (FIG.1), characterized by increased back-
ground and similar shapes, indicates the presence of amor-
phous silicate and alumino-silicate phase, and proves that
powders 3M2 Dentine, Opaque Dentine and Bonder Paste
do not contain crystalline phases. On the other hand the
diffraction pattern of powder Opaque OP3 indicates, along
with amorphous silicate and aluminosilicate phases
(inreasedbackground), also crystalline components in form
of oxides: titania and zirconia, plus small amounts of tin
oxide. These oxides attribute coating properties to this
porcelaine.

The analysis of of two identical diffraction patterns of pow-
ders of low-temperature melting porcelaine (FIG.2) indicates
crystalline phases in powders Opaque 01N and Opaque A-
3, with identical oxides of cerium, zirconium, and some
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RYS. 2. Dyfraktogramy proszkéw porcelany Vita
Keramik.

FIG. 2. Diffraction patterns of Vita Keramik
porcelain powders.
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RYS. 3a, b. Zestawienie widm absorpcyjnych w
podczerwieni (FTIR) dla proszkéw porcelany Vita
Titankeramik (a) i proszkow Vita Keramik (b).
FIG. 3a, b. The IR absorption spectra (FTIR) of (a)
Vita Titankeramik porcelaine powders and (b) Vita
Keramik powders.

Opaque Dentine, oraz Bonder Paste nie zawierajg zdecydo-
wanie faz krystalicznych. Natomiast dyfraktogram proszku
Opaque OP3 ohok amorficznej fazy krzemianowej i glino-
krzemianowej (podniesione tto) wskazuje krystaliczne sktad-
niki w postaci tlenkéw tytanu, cyrkonu i niewielkich ilosci tlenku
cyny. Tlenki te nadajg warstwie porcelany wtasciwosci kryja-
ce.

Analiza dwoch identycznych dyfraktograméw proszkéw
wysokotopliwej porcelany (RYS. 2) pokazuje krystaliczne
fazy w proszkach Opaque 01N oraz Opaque A-3 z tymi
samymi rodzajami tlenkoéw ceru, cyrkonu i pewna ilos¢ kwar-
cu w obydwu proszkach. W tych badaniach tto zostato wy-
gaszone dla uwypuklenia matej obecnosci faz krystalicz-
nych i dominujgcej fazy krzemianowej. Proszki Opaque
Dentine i Dentine na dyfraktogramach XRD charakteryzuja
sie gtéwnie podniesionym ttem w zakresie 15-35° 2q, wska-
zujac na obecnos¢ amorficznej fazy glinokrzemianowej. W
proszku Dentine dajg sie zauwazy¢ refleksy od ZrO,, TiO,.

Badania spektroskopowe FTIR proszkéw porcelany Vita
Titankeramik i Vita Keramik

W widmach IR, dla poszczegoélnych proszkéw charakte-
rystyczne pasma absorpcyjne w podczerwieni wystepuja w
obszarze 400-2000 cm™. Przedstawione zestawienie widm
ograniczono do tego zakresu czestosci (RYS. 3a, b).

Najmocniejsze pasmo absorpcyjne w obszarze 1000-
1029 cm*w widmach IR wszystkich badanych proszkéw
pochodzi od rozciagajacych drgan mostkowych wigzan Si-
O-Si pomiedzy tetraedrami krzemotlenowymi. Drugie inten-
sywne pasmo IR, obecne w widmie wszystkich badanych
proszkow, lokuje sie w obszarze 450-460 cm™ i pochodzi
od drgan zginajacych wigzania O-Si-O w tetraedrze krze-
motlenowym. Obecno$¢ tych dwu charakterystycznych
pasm swiadczy o dominacji fazy krzemianowej we wszyst-
kich badanych proszkach. Rozmyte pasmo IR w obszarze
780-800 cm? przypisuje sie drganiom zginajacym wigzania
O-Si-O w tetraedrze [SiO,]*. Pasmo to w badanych préb-
kach jest przesuniete az do wartosci 720-700 cm, na sku-
tek oddziatywania kationéw np. alkaliéw, tytanu lub cyny.
Pasma IR w zakresie 1400-1410 cm*moga by¢ zwigzane
z obecnoscig weglanow, chociaz trudno wykluczyé réwniez
obecnosc¢ azotandw. Duza szerokos¢ potdwkowa pasm ab-
sorpcyjnych wskazuje, iz poszczegoélne proszki stanowig
faze krzemianowa lub glinokrzemianowa w stanie nisko kry-
stalicznym. Potwierdzaja to tez badania strukturalne meto-
da dyfrakcji rentgenowskiej.

Badania morfologii i sktadu chemicznego proszkéw me-
toda mikroskopii skaningowej SEM i mikroanalizy rent-
genowskiej EDS

Analiza morfologii proszkéw Vita Titankeramik wykaza-
ta, iz Opaque OP3 zawiera ziarna duze, o $rednicy do 50-
60 mm, mniejsze o $rednicy 15-20 mm oraz ziarna bardzo
drobne. Opaque Dentine tworzg ziarna $rednie i duze o nie-

amount of quartz in both powders. In these investigations
the background was blanked to bring out small amounts of
crystalline phases and the domination of silicate phase.
Powders Opaque Dentine and Dentine are characterized
on XRD diffraction patterns by increased background within
the range 15-35° 2q, which indicates the presence of amor-
phous alumino-silicate phase. In Dentine powder’s diffrac-
tion pattern the lines from ZrO,and TiO, can be observed.

The FTIR spectroscopic examination of Vita
Titankeramik and Vita Keramik porcelain powders

In IR spektra of analyzed powders, the characteristic ab-
sorption bands occur within the range of 400-2000 cm™™.
The spectra presented here are limited to this frequency
range (FIG. 3a, b). The strongest absorption band within
the range of 1000-1029 cmin IR spectra of all examined
powders originates in tensile bridging vibrations of Si-O-Si
bonds among the silicon-oxide tetrahedrons. Second most
intensive IR band, present in the spectra of all examined
powders, is located within the range of 450-460 cm and
originates in bending vibrations of bonds O-Si-O within the
silicon oxide tetrahedron. The presence of these two char-
acteristic bands proves the domination of silicate phase in
all examined powders. Broadened of IR band in 780-800
cm? range can be ascribed to bending vibrations of O-Si-O
bonds in [SiO,]* tetrahedron. This band is shifted in the ex-
amined samples up to the values of 720-700cm™, due to
cation interactions, e.g alcaline, titanium or tin. Bands within
the IR range 1400-1410 cm can be related to presence of
carbonates, although presence of nitrates can not be ex-
cluded.

Large half-width of IR absorption bands indicates that
these particular powders are made of poorely crystallized
silicate or alumino-silicate phase. These results are con-
firmed by other structural investigations using the X-ray dif-
fraction methods.

RYS.4. Morfologia
SEM proszku Opaque

RYS.5. Morfologia
SEM proszku Dentine

O1N. Vita Keramik.

FIG.4. The SEM FIG.5. The SEM

Morphology of Morphology of

Opaque 01N powder. Dentine Vita Keramik
powder.

Examination of morphology and chemical composition
of powders by scanning electron microscopy (SEM) and
X-ray microanalysis (EDS)

The analysis of morphology of Vita Titankeramik pow-
ders showed that Opaque OP3 contains large grains, of
diametres of up to 50-60 mm, also smaller grains, with
diametres 15-20 mm, and very fine grains. The Opaque
Dentine powders are made of medium and large irregular
grains in the range of 10-50 mm. Large grains of up to a few
dozens of micrometres contains also 3M2 Dentine. Bonder
Paste consists of finer, mostly oval grains. The EDS
microanalysis showed the same composition in all powders,
with domination of silicon, aluminum, potassium, sodium.
The Opaque OP3 additionally contains some titanium, and
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RYS. 6. Mikroanaliza
EDS proszku Dentine
Vita Keramik.

FIG. 6. The EDS
Microanalysis  of
Dentine Vita Keramik
powder.

RYS. 7. Mikroanaliza
EDS proszku Opaque
01N Vita Keramik.

FIG. 7. The EDS
Microanalysis  of
Opaque 01N Vita
Keramik powder.

RYS. 8. Mikroanaliza
EDS Bonder Paste

RYS. 9. Mikroanaliza
EDS proszku Opaque

Vita Titankeramik. OP3 Vita
FIG. 8. The EDS Titankeramik.
Microanalysis  of FIG. 9. The EDS

Bonder Paste Vita
Titankeramik powder.

Microanalysis  of
Opaque OP3 Vita

regularnych ksztattach od 10-50 mm. Duze ziarna o $redni-
cy do kilkudziesieciu mikrometréw posiada tez 3M2 Denti-
ne. Bonder Paste sktada sie z ziaren drobniejszych o ksztat-
tach owalnych. Mikroanaliza EDS pokazata, we wszystkich
proszkach ten sam sklad, z dominacja krzemu a nastepnie
glinu, potasu, sodu. Opaque OP3 dodatkowo zawiera tytan
a 3M2 Dentine miedz.

Analiza morfologii proszkéw Vita Keramik Opaque O1N i
Opaque A3 (RYS. 4, 5) wykazata wieksza ilos¢ ziaren drob-
nych i bardzo drobnych. Proszki Dentine i Opaque Dentine
zawierajg natomiast ziarna duze, o nieregularnych ksztattach.

Mikroanaliza EDS wykonana przy powiekszeniu 2000x
wykazata podobienstwo w sktadzie pierwiastkowym Denti-
ne i Opaque Dentine. Obydwa proszki zawierajag krzem, glin,
potas, sdd, bardzo niewielkie ilosci wapnia, oraz stwierdzo-
na metoda dyfrakcji rentgenowskiej faze leucytu (glinokrze-
mianu potasowo-sodowego). Opaque 01N i Opaque A3
wskazujg bardzo zblizony sktad pierwiastkowy z najwiek-
szgiloscig krzemu, potem glinu, potasu, cyrkonu, sodu, ceru
i tytanu. Cer, tytan i cyrkon wystepuja jako tlenki krystalicz-
ne. Potwierdzaja to wyniki badan metoda dyfrakcji rentge-
nowskiej przedstawione na RYS. 2.

Podsumowanie

Poréwnawcza charakterystyka proszkéw wchodzacych
w sktad nisko i wysokotopliwej porcelany stomatologicznej
pozwala na stwierdzenie, iz obydwa rodzaje porcelany ba-
zujg na krzemianach i glinokrzemianach potasowo sodo-
wych o niskiej krystalicznosci. W porcelanie niskotopliwej
jedynie Opaque OP3 zawiera krystaliczne, zmetniajgce
dodatki tlenkéw cyrkonu, tytanu i cyny. Natomiast porcela-
na wysokotopliwa w Opaque 01N i Opaque A3 zawiera kry-
staliczne domieszki tlenkéw cyrkonu, tytanu i ceru. Sg to
tlenki zmetniajace, nadajace tym warstwom porcelany nie-
przeziernos¢ (warstwy kryjace metal). Podczas obserwacji
zgtaddw poprzecznych mozna obserwowac wedréwke jo-
néw w poprzek granicy fazowej i wnioskowac¢ o charakte-
rze wigzan powtoki ceramicznej z metalicznym podtozem.
Przeprowadzone badania sktadu fazowego i pierwiastko-
wego obydwu rodzajow porcelany pozwalajg utatwi¢ zro-
zumienie reakcji przebiegajgcych na granicy faz metal-por-
celana podczas napalania porcelany na metalowe konstruk-
cje stomatologicznych aparatow protetycznych.
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Titankeramik powder.

3M2 Dentine contains copper.

The EDS microanalysis performed at the magnification of
2000x showed similarities of elemental composition of Den-
tine and Opaque Dentine powders. They both contain sili-
con, aluminum, potassium, sodium, small amounts of cal-
cium, and confirmed by the X-ray diffraction method phase
of leucite (potassium-sodium alimino-silicate). Opaque 01N
and Opaque A3 show very similar elemental composition
with highest content of silicon, then aluminum, potassium,
zirconium, sodium, cerium and titanium. Cerium, titanium
and zirconium exist in form of crystalline oxides. These re-
sults are confirmed by results obtained with use of X-ray
diffraction analysis shown in FIG. 2.

Summary

The comparative characterization of powders constitut-
ing dental porcelains with low and high melting points al-
lows to conclude that both porcelains are based on silicates
and alumino-silicates of sodium and potassium with low
cristallinity. In low-melting porcelaine type only Opague OP3
contains crystallized oxide opacifiers, mainly zirconium, ti-
tanium and tin.

Among the high melting porcelaines the Opaque 01N
and Opaque A3 contain the crystalline additives of oxides
of zirconium, titanium and cerium. These are opacifying
oxides, giving non-transparency to these porcelaine layers
(metal coating layers). Observations of polished cross-sec-
tions indicate the ion migration across the interphase, and
allow to draw conclusions regarding the character of bond
between the ceramic layer and metal substrate. Examina-
tion of phase and elemental compositions of both porcelains
facilitate the understanding of reactions taking place at the
metal-porcelain interphase during hot-stuffing of porcelaine
coatings on metal constructions of dental prostethic devices.
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Streszczenie

Otrzymano porowate spieki bioaktywne z uktadu
CaO-P,0;-SiO, o czterech roznych sktadach chemicz-
nych, charakteryzujacych sie odmiennym stosunkiem
molowym CaO do SiO, (S2, II, I, A2). Przy wytwarza-
niu spiekéw wykorzystano metode osadzania masy
lejnej na podtozu organicznym. Proszki wyjsciowe
wytworzono na drodze syntezy zol-zel z nastepuja-
cych zwigzkéw chemicznych: Si(OC,Hs),; OP(OC,H:)s;
Ca(NO,),.4H,0. Zmielony proszek mieszano z rézny-
mi dodatkami celem otrzymania masy lejnej o odpo-
wiedniej konsystencji. Ostatecznie wybrano jako do-
datki - skrobie (50% wag.) i metyloceluloze (2% wag.).
Jako podtoze organiczne zastosowano gabki polime-
rowe. Gabki polimerowe nasgczano masa lejng i pod-
dawano procesowi suszenia. Nastepnie przeprowa-
dzono obrébke termiczng majaca na celu wypalenie
podtoza organicznego i spieczenie materiatu. Maksy-
malna temperatura spiekania wynosita 1250°C. Do-
bierajgc odpowiednio warunki spiekania uzyska-
no, w rezultacie tego procesu, trwaty materiat o wyso-
kiej porowatosci siegajacej nawet 77%. Struktura po-
rowata charakteryzowata sie przy tym przewaga drob-
nych makroporéw o zblizonych rozmiarach, réwno-
miernie roziozonych w materiale. Dla otrzymanych
podanym sposobem spiekéw przeprowadzono bada-
nia sktadu fazowego metoda dyfrakcji rentgenowskiej
oraz test bioaktywnosci in vitro w symulowanym oso-
czu (SBF). Stwierdzono ze wytworzone spieki to two-
rzywa szklo-krystaliczne, w ktérych obok fazy szkli-
stej obecne sa fazy krzemianowe, a w spieku A2 o
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Abstract

There have been obtained porous bioactive sinters
from the system SiO,-CaO-P20., of four various
chemical compositions, characterized by different
molar ratio of CaO to SiO, (S2, Il, I, A2). The method
of deposition of the casting slip on an organic substrate
was used. The starting powders were obtained by sol-
gel synthesis from the following chemical
compounds:Si(OC,Hs),; OP(OC,Hs),; Ca(NO,),4H,0.
Ground powder was mixed with various additions to
obtain the casting slip of appropriate consistence. The
selected additions to obtain the casting slip of appro-
priate consistence. The selected additions were: starch
(50 wt %) and methyl cellulose (2 wt %). Polymeric
sponge was used as the organic substrate. The
sponge was saturated with the casting slip and sub-
jected to the process of drying and afterwards to ther-
mal treatment with the aim of burning-out the organic
substrate and sintering of the material. The maximal
sintering temperature was 1250°C. By selecting ap-
propriate conditions of sintering, as a result of this
process, a durable material of high porosity up to 77
% was obtained. Its porous structure was character-
ized by a prevailing number of small micropores of
similar dimensions, uniformly distributed in the mate-
rial. Sinters obtained by the above method were sub-
jected to investigations of their phase composition by
the X-ray diffraction method and to a test of bioactivity
in vitro in simulated body fluid (SBF). It has been found
that the produced sinters represent glass-ceramic
materials in which, beside the glossy phase, the sili-



najwyzszej koncentracji wapnia - réwniez fosforan
wapnia (apatyt). Test w SBF wykazal, ze po siedmiu
dniach kontaktu z symulowanym osoczem powierzch-
niowa krystalizacja hydroksyapatytu, wskazujgca na
bioaktywne wiasciwosci materiatu, wystepuje jedynie
w przypadku spieku o najwyzszej koncentracji wap-
nia (A2). W przypadku pozostalych spiekdéw zaobser-
wowano zmiany morfologii powierzchni, jednakze bez
wyraznych zmian w sktadzie chemicznym warstwy
powierzchniowej.
[Inzynieria Biomateriatow, 45, (2005), 16-23]

Wprowadzenie

Ceramiczne materialy bioaktywne bazujg na uktadzie
Ca0-P,0:-Si0,. [1,2] Moga to by¢ zaréwno szkfa jak i two-
rzywa szklano-krystaliczne z hydroksyapatytem i wollasto-
nitem jako gtownymi fazami krystalicznymi. Powinny one z
zatozenia spetniaé nastepujgce wymagania:

— by¢ biozgodne
— posiadac posta¢ dogodng dla zastosowania klinicznego
— przyspieszac regeneracje tkanki kostnej

Materiaty te w kontakcie z ptynami ustrojowymi formuja
na swojej powierzchni warstwe hydroksyapatytu, poprzez
ktéra materiat zastosowany jako implant, trwale taczy sie z
koscig w zywym organizmie [3].

W ostatnich latach duze zainteresowanie wzbudza tzw.
nowa generacja materiatéw bioaktywnej o podwyzszonej
bioaktywnosci, rozumianej przede wszystkim jako zdolno$¢
stymulacji naturalnych tkanek do szybszej regeneracji [4,
5]. Do wytwarzania tego typu materiatéw stosowana jest
metoda chemiczna zol-zel, umozliwiajaca wytworzenie bio-
materiatéw o wysokim stopniu aktywnosci powierzchniowej
zaréwno pod wzgledem chemicznym jak i biologicznym [6].
Metoda ta pozwala na wytworzenie biomateriatbw w po-
staci proszkéw i granul, gestych i porowatych spiekoéw oraz
cienkich pokry¢ na bioobojetnych podtozach. Jak dotad jed-
nak brak petnego rozeznania, w jaki sposob parametry
materiatowe, takie jak stan powierzchni, struktura porowa-
ta, sktad chemiczny i fazowy itp. wptywajg na wtasciwosci
bioaktywne tego typu materiatéw, co jednoczesnie uniemoz-
liwia przeprowadzenie w petni kontrolowanego procesu ich
wytwarzania.

Szczegdlnie malto informacji w literaturze Swiatowej zna-
lez¢ mozna na temat bioaktywnych, porowatych spiekéw otrzy-
manych z proszkéw pochodzenia zelowego, a wtasnie ten typ
materiatow wydaje sie szczegdlnie interesujacy dla chirurgii
naprawczej i innych zastosowan. W przypadku takich mate-
riatdw, poprzez odpowiedni dobdr sktadu chemicznego prosz-
kow wyjsciowych oraz warunkdw spiekania, istnieje mozliwos¢
wytworzenia implantéw, zamocowujacych sie w tkance ma-
cierzystej zarowno na sposoéb biologiczny (przerastanie tkan-
ki poprzez strukture porowata) jak i chemiczny (potaczenie z
tkanka macierzystg poprzez warstwe hydroksyapatytu, kry-
stalizujgcg na powierzchni biomateriatu).

Celem pracy byto wytworzenie bioaktywnych spiekdw po-
rowatych z proszkéw pochodzenia zelowego o roznym skia-
dzie chemicznym oraz okreS$lenie ich sktadu fazowego i
mikrostruktury. Starano sie réwniez wstepnie oceni¢ wia-
Sciwosci bioaktywne spiekéw na podstawie testu in vitro w
symulowanym osoczu [6].

Materiaty i metody

Skiady chemiczne materiatdw wyjSciowych
Do badar wytypowano biomaterialy z uktadu CaO-P,0,-
SiO, o skladach chemicznych podanych w TABELI 1.

cate phases are present, and in the A2 sinter, with
the highest calcium concentration - also the calcium
phosphate (apatite) is present. Test in SBF has shown
that after seven days of contact with simulated body
fluid the surface crystallization of hydroxyapatite which
is the indication of the bioactive properties of the ma-
terial, appears only in the case of a sinter with the
highest calcium concentration (A2). In the case of the
other sinters there have been observed changes in
the morphology of the surface, however without any
distinct changes in the chemical composition of the
surface layer.

[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 16-23]

Introduction

Ceramic bioactive materials are based on the system
CaO-P,0.-SiO, [1,2].

These may be either glasses or glass ceramics with hy-
droxyapatite and wollastonite as the main crystal phases. It
is assumed that they satisfy the following requirements:

— they are biocompatible,

— they have a form suitable for clinical application,

—they contribute to the regeneration of the osseous tissue.

These materials, unlike the bioneutral ones, when in con-
tact with the body fluids form on their surface a layer of
hydroxyapatite, through which the material used as the im-
plant, forms a permanent bond with the bone in a living
organism [3].

In recent years a great interest has been aroused by the
so-called new generation of bioactive materials with in-
creased bioactivity, interpreted mainly as the ability to simu-
late live issue to faster regeneration [4, 5]. To produce ma-
terials of this type, the chemical sol-gel method is used,
which enables to obtain biomaterials of high degree of both
chemical and biological surface activity [6]. This method
allows to produce biomaterials in the form of powders, gran-
ules, dense and porous sinters as well as thin coatings on
bioneutral substrates. So far, however, it has not been fully
recognized in what way the material parameters, such as
the conditions of the surface, the porous structure, the chemi-
cal and the phase composition etc. influence the bioactive
properties of this type of materials which as a consequence
makes it impossible to carry out a fully controlled process
of their production. There is little information in the world
literature about bioactive, porous sinters obtained from gel-
derived powders, and it is just this type of materials which
appears to be especially interesting for plastic surgery and
other applications. In case of such materials, through proper
selection of the chemical composition of the starting pow-
ders and the sintering conditions, there exists the possibil-
ity to fabricate implants which become firmly fixed in the
parent tissue both biologically (the tissue is intertwined by
the porous structure) and chemically (joint with the parent
tissue through a layer of hydroxyapatite, crystallizing on the
surface of the biomaterial).

The aim of the authors was the production of bioactive
porous sinters from gel-derived powders and of various
chemical composition and accurate description of their
microstructure. An attempt was also made at approximate
estimation of the bioactive properties of the sinters on the
basic of in vitro test in simulated body fluid .

Materials and methods

Chemical composition of the starting materials
For investigations there were selected biomaterials from
the system CaO-P,0.-SiO, with the chemical compositions
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TABELA 1. Skiady chemiczne materiatéw
wyjsciowych [% mol].

TABLE 1. Chemical composition of the starting
materials [mole %].

Taki wybér sktadéw chemicznych pozwalat na uzyskanie
materiatdw o zr6znicowanym stosunku molowym skfadni-
kéw, majacych zasadniczy wptyw na wtasciwosci bioaktyw-
ne, czyli CaO i SiO,.

Preparatyka proszkéw

Proszki, stanowigce materiat wyjsciowy do wytwarzania
porowatych spiekdéw, otrzymywano na drodze syntezy che-
micznej zol-zel.

Do przygotowania roztworéw wyjsciowych uzyto nastepu-
jacych odczynnikow:

« tetraetoksykrzemian (TEOS) Si(OC,Hs), (Fluka)

« trietanolan fosforu OP(OC,H;), (Fluka)

« czterowodny azotan wapnia Ca(NO,), 4H,0 (Merck)

« alkohol etylowy (rozpuszczalnik) C,H;OH

* HCI (katalizator)

Uzyskane roztwory zostaty pozostawione w warunkach
otoczenia az do zzelowania, ktore nastepowato w przedziale
od dwdch do siedmiu dni, w zaleznosci od rodzaju zastoso-
wanych prekursoréw odpowiednich tlenkéw. Zele byly su-
szone w temperaturze otoczenia przez 2 tygodnie.
Wysuszone zele zostaty poddane obrébce termicznej:

- Wieloetapowemu wygrzewaniu kolejno do temperatur: 200,
400, 600 i 800°C - zel A2

- Jednoetapowemu wygrzewaniu do temperatury 700°C i
przetrzymaniu w tej temperaturze przez 20 godzin - zel S2,
I, 1.

Otrzymany materiat byt mielony w mtynie obrotowo wi-
bracyjnym do wielkosci ziaren 2-4 um. Wytworzone w ten
sposéb proszki postuzyly jako materiat wyjsciowy do ba-
dan nad otrzymaniem porowatych spiekow.

Otrzymywanie spiekéw

W celu otrzymania porowatych spiekéw zastosowano
metode dodatkéw wypalajacych sie oraz osadzania masy
lejnej na podtozu organicznym. Zmielony proszek byt mie-
szany z roznymi dodatkami (dekstryna, metylceluloza, skro-
bia) az do uzyskania masy lejnej o wtasciwej konsystenciji.
W zastosowanej metodzie wykorzystano jako podtoze or-
ganiczne, gabke polimerowa (polymeric sponge method).

Schemat wytwarzania spiek6w z wykorzystaniem gabki
polimerowej przedstawiono na RYS. 1.

Gabki polimerowe byty nasgczane masa lejng i podda-
wane procesowi suszenia w temp. 70°C przez 1 godzine.
Nastepnie prowadzony byt proces wypalania podtoza or-
ganicznego w temperaturze 700°C. Wielokrotne préby otrzy-
mywania materiatdw porowatych zastosowang metoda wy-
kazaly, ze proces spiekania przebiegat najkorzystniej w przy-
padku wyjsciowej mieszaniny o sktadzie: bioszkto (A2, S2,
I, I) + skrobia + metyloceluloza. Przeprowadzono réwniez
eksperymenty z innymi dodatkami organicznymi (np. dek-
stryna), jak réwniez z dodatkiem roztworu kwasu H,PO,.
Proby te jednak doprowadzaty do zniszczenia materiatu pod-
czas obrdbki termicznej. Spiekanie byto przeprowadzone

shown in TABLE 1. Such selection of the chemical compo-
sitions allowed to obtain materials of differentiated molar
ratio of the components, which have essential influence on
the bioactive properties, i.e. CaO and SiO.,.

Preparation of powders

Powders, which were the starting material for the pro-
duction of porous sinters, were obtained by way of sol-gel
chemical synthesis. The following reagents were used to
prepare the starting solutions:
¢ Si(OC,H.), (TEOS) (Merck, Darmstadt, Germany),
¢ OP(OC,H;), (Merck),
¢ Ca(NQO;),4H,0 (POCh) (Gliwice, Poland),

« ethanol was used as a solvent,

« hydrochloric acid (HCI) as a catalytic agent, and distilled
water.

The obtained solutions were kept in ambient conditions until
gelation which took place at the intervals from two to seven
days, depending on the type of the applied precursors of
the respective oxides. The gels were allowed to dry at am-
bient temperature for 2 weeks.

Dried gels were subjected to thermal treatment:

- multi-stage heating, successively up to the temperatures:
200, 400, 600 and 800°C -gel A2

- single-stage heating to the temperature 700°C and keep-
ing at this temperature for 20 hours - gel S2, |, Il.

The obtained material in the form of irregular, fine grains
was ground in a rotating- vibrating mill until the grain frac-
tion 2-4 mm was obtained. Powders obtained in this way
were used as the starting material in the investigations of
the method of producing porous sinters.

Obtaining of the sinters

To obtain the porous sinters a method of burning addi-
tions and deposition of the casting slip on a organic substrate
was used. The ground powder was mixed with various ad-
ditions (dextrin, methyl cellulose, starch) until the casting
slip of appropriate consistence was obtained. In the applied
method the polymeric sponge was used as a substrate (poly-
meric sponge method). The scheme of production of sinters
using polymeric sponge is shown in FIG. 1.

Polymeric sponge

v

Saturation of the sponge
with ceramic casting slip

v

Removing of the excess of
slip from the substrate

Preparation of the
glossy slip

Drying (70°C for 1 h)

v

Burning-out of the substrate
at 700°C

Sintering at 1000°C
| |

v

Sintering at 1250°C
| |

v

| Final product |

RYS. 1. Schemat wytwarzania porowatych
spiekow.
FIG. 1. The scheme of production of sinters.



RYS. 2. Otrzymane materiaty porowate.
FIG. 2. Photo of obtained sinters.

wieloetapowo w temperaturach 1000 i 1250°C. Temperatu-
ry te zostaty dobrane eksperymentalnie na podstawie wstep-
nych badan, ktére wykazaty, ze obrébka termiczna w tych
temperaturach pozwala otrzymac spieki o najwiekszej trwa-
tosci mechanicznej. Stwierdzono ponadto, ze dalsza po-
prawe parametréw mechanicznych spiekdw mozna uzyskaé
poprzez powtdrne wypalanie materiatu w temperaturach
1000 i 1200°C; wpltywa to jednak na zmniejszenie porowa-
tosci spiekow, co z punktu widzenia zastosowan medycz-
nych moze by¢ niepozadane.

Porowate spieki, otrzymane opisang metoda, obrazujg
fotografie na RYS. 2.

Charakterystyka porowatych spiekow
Dla przygotowanych w ten sposéb materiatéw przepro-
wadzono nastepujgce obserwacije i badania:
— obserwacje SEMwraz z analiza EDAX spieku (JEOL 5400,
Tokyo, Japan, LINK ISIS 300) (RYS. 3-4)
— pomiary gestosci helowej, pozornej oraz porowatosci
(GeoPyc 1360) (TAB. 2).
— okreslenie sktadu fazowego materiatu przy pomocy dy-
frakcyjnej analizy rentgenowskiej (dyfraktometr DRON-3,
promieniowanie monochromatyczne CuKa o dtugosci fali
1,5481 C, w zakresie katowym 2q od 150 do 700) (RYS.5)
— przeprowadzenie testu w symulowanym osoczu (SBF)
obejmujacego:
 zbadanie zmian pH oraz zawartosci jon6éw wapnia w
roztworze SBF w okresie 7dni; (RYS. 6)
« ocena zmian zachodzacych na powierzchni warstwy
po kontakcie 7 dni z SBF (obserwacje SEM, analiza
EDAX) (RYS. 7-8).

Wyniki

Charakterystyka otrzymanych spiekdéw porowatych

Uzyskane materiaty byly mechanicznie trwate, o duzej
ilosci poréw otwartych.

Z obserwacji w mikroskopie skaningowym wynikato, ze
najkorzystniejsza strukture porowata (drobne pory o zbli-
zonych rozmiarach, réwnomiernie roztozone w materiale)
posiadaja spieki otrzymane z mieszaniny: bioszklto (A2, S2,
I, I) + skrobia + metyloceluloza, w wyniku wielostopniowej
obrébki termicznej do maksymalnej temperatury 1250°C
(RYS. 3-4). W innych przypadkach obserwowano gorszy
rozktad i wielko$¢ poréw.

Gestos¢ helowa uzyskanych materiatow wahata sie w
zakresie od 2,6776-3,192 g/cm® a porowatos¢ catkowita wy-
nosita od 55,0 do 77,8 % (TAB. 2).

Badania dyfrakcyjne (RYS.5) spiekéw otrzymanych z
proszku A2 wskazujg na obecnos$¢ faz krystalicznych: apa-

%"”*?""rm;z

Energy (keV)

RYS. 3. Powierzchnia spieku otrzymanego z
materiatu A2 oraz analiza powierzchni EDAX.
FIG. 3. SEM and EDAX analysis of sinter produced
from A2 powder.

1
Energy (keV)

RYS. 4. Powierzchnia spieku otrzymanego z
materiatu S2 oraz analiza powierzchni EDAX.
FIG. 4. SEM and EDAX analysis of sinter produced
from S2 powder.

Polymeric sponges were saturated with casting slip and
subjected to the process of drying at the temperature 70°C
for 1 hour. The next process was burning out the organic
substrate at the temperature 700°C. Repeated tests of ob-
taining porous materials using this method have shown that
the course of the interesting process was most successful
in case when the composition of the starting solution was
as follows: bioglass (A2, S2, |, Il) + starch + of methyl cellu-
lose. Sintering was realized in several stages, at the tem-
peratures 1000°C and 1250°C. These temperatures have
been selected experimentally on the basic of preliminary
investigations which have shown that thermal treatment at
these temperatures enables to obtain sinters of highest
mechanical stability. Photos in FIG. 2 show the porous
sinters obtained by the above described method.

Characteristics of the porous sinters
The materials obtained by the above described method
were subjected to the following observations and investiga-
tions:
— SEM observations together with EDAX analysis of the
sinter (JEOL 5400, Tokyo, Japan, LINK ISIS 300) (FIGs. 3-
4),
— Measurements of helium density, of the apparent density
and porosity (GeoPyc 1360) (TABLE 2)
— Determination of the phase composition by means of X-
ray diffraction analysis (DRON-3 diffractometer, monochro-
matic irradiation CuKa with the wave length 1.5481 X, in
the angular range 2q from 150 to 700) (FIG. 5)
— Test for bioactivity in vitro in simulated body fluid (SBF),
comprising:
« Examination of pH changes and of the content of cal-
cium ions in SBF solution after 7 days of contact with the
examined biomaterial (FIG. 6)
« Evaluation of changes occurring on the biomaterial sur-
face after 7 days of contact with SBF (SEM observa-
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RYS. 5. Dyfraktogramy materiatéw spiekanych A2,
S2, 1.
FIG. 5. XRD patterns of the A2, S2, | sinters.
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RYS. 7. Powierzchnia materialu A2 oraz analiza
powierzchni EDAX po 7 dniach kontaktu z SBF.
FIG. 7. SEM and EDAX analysis of sinter produced
from A2 powder after 7 days in SBF.

RYS. 8. Powierzchnia materialu S2 oraz analiza
powierzchni EDAX po 7 dniach kontaktu z SBF.
FIG. 8. SEM and EDAX of sinter produced from
S2 powder after 7 days in SBF.

tytu, CaSiO; oraz krystobalitu. Sktad fazowy spiekow uzy-
skanych na bazie pozostatych bioszkiet jest zblizony i do-
minujgcymi fazami krystalicznymi sa krystobalit i krzemian
wapnia.

Test w SBF

Poddanie otrzymanych spiekéw pochodzenia zelowego
dziataniu symulowanego osocza SBF wywotato pewne
zmiany w skfadzie chemicznym osocza, jak réwniez na
powierzchni samych materiatow.

Zmiany w sktadzie SBF spowodowane byty rozpuszczal-
noscig materiatu. Rozpuszczalno$¢ ta oceniano jedynie w

6001
5001
4001
3001
2001
1001

cont. of Ca [mg/L]

A2 S2 | Il SBF

Material

RYS. 6. Zmiany zawartosci Ca w SBF po 7 dniach
przetrzymywania w nim materiatdw porowatych.
FIG. 6. Changes in Ca concentration in SBF after
7 days contact with materials.

Helium
[q/cma]
Apparent
[q/cm3]
Total

density | 12,8975 2,8212 | 2,6776 | 3,5192

density

1,3037 0,9403 | 0,8499 | 0,7800

volume of | 0,4218 0,7089 | 0,8030 | 0,9978

55,0 66,7 68,3 77,8

TABELA 2. Gestosc¢ i porowatos¢ otrzymanych
spiekow.

TABLE 2. Density and porosity of the obtained
sinters.

tions, EDAX analysis) (FIG.7-8).

Results

Characteristics of the obtained porous sinters

The obtained materials were mechanically durable, with
a great number of open pores. According to observations
made in a scanning microscope the most advantageous
porous structure (small pores of similar dimensions, distrib-
uted uniformly in the material) was demonstrated by sinters
obtained from the following mixture: bioglass (A2, S2, I, II)
+ starch + of methyl cellulose, as a result of a multi-stage
thermal treatment to the maximal temperature 1250°C ( FIG.
3-4). In other cases a much less favourable distribution and
size of the pores were observed.

Helium density of the obtained materials varied in the
range from 2.6776 - 3.192 g/cm?, and the total porosity was
from 55.0 to 77.8 % (TABLE 2).

X-ray diffraction analysis (FIG. 5) has revealed in the
material produced from A2 powder the presence of such
crystal phases as apatite, CaSiO, and crystoballite. In the
case of a sinter obtained from S2 powder the crystallization
of crystoballite and calcium silicate was observed. Diffrac-
tion patterns of the sinters Il and | were similar to the dif-
fraction of S2 material.

SBF test

Exposing of the obtained sinters to the action of simu-
lated body fluid (SBF) for a period of seven days induced
certain changes in the chemical composition of the solution
as well as on the surface of these materials.

Changes in the SBF composition were due to the solu-
bility of the material. This solubility was estimated only with



odniesieniu do zawarto$ci wapnia w SBF oraz zmian pH
(RYS. 6); w przypadku pozostatych sktadnikéw nie zaob-
serwowano ich mierzalnej rozpuszczalnosci.

Sposrdd czterech badanych materiatéw pochodzenia ze-
lowego, jedynie w przypadku spieku S2, gdzie stosunek
CaO0:SiO, byt najnizszy nie wystapit znaczacy ubytek wap-
nia z materiatu po uptywie 7 dni kontaktu z SBF, czego kon-
sekwencja byt maly wzrost koncentracji Ca w SBF. Nie ule-
gto rowniez znaczacej zmianie pH SBF.

Zachowanie pozostatych spiekow (S2, I, 1) w roztworze
symulowanego osocza byto bardzo zblizone. Rozpuszczal-
nos¢ wapnia z tych materiatow, mimo réznic w ich sktadzie
chemicznym, byta praktycznie bardzo podobna i prawie 4-
krotnie wyzsza niz w przypadku spieku S2. Znaczgco réw-
niez zmienito sie pH roztworu w kierunku Srodowiska bar-
dziej zasadowego .

Obserwujac powierzchnie badanych spiekéw w mikro-
skopie skaningowym po 7-dniowym kontakcie z SBF stwier-
dzono zmiane jej morfologii, polegajaca na ujednoliceniu
obrazu i wystepowaniu na powierzchni drobnych kulistych
form (RYS. 7-8). Przeprowadzona analiza sktadu chemicz-
nego EDAX wykazatla jednak, ze tylko w przypadku spieku
A2 wystepuja po kontakcie z SBF wyrazne zmiany chemi-
zmu warstwy powierzchniowej polegajgce na wzroscie kon-
centracji wapnia i fosforu (RYS. 7) i wskazujgce tym sa-
mym na powierzchniowa krystalizacje fosforan6w wapnia.

Dyskusja

Zastosowana metoda spiekania z wykorzystaniem osa-
dzania masy lejnej na podiozu organicznym okazata sie do-
brym sposobem otrzymywania spiekéw o korzystnej, z punk-
tu widzenia zastosowan medycznych (implanty), mikrostruk-
turze. Stosujac jako dodatki skrobie oraz metyloceluloze
uzyskano spieki charakteryzujace sie porowatosciag otwar-
tg nawet do 77%, co stwarza korzystne warunki dla przera-
stania implantu tkanka kostna. Jednoczes$nie, badania mi-
krostruktury, przeprowadzone przy pomocy mikroskopu
skaningowego wykazaly, ze wytworzone pory majg zblizo-
ne rozmiary i sg rownomiernie roztozone w calym materia-
le. Uzyskane spieki charakteryzowaty sie ponadto dobrg
trwatoscig mechaniczna, nie wykazujac tendencji do kru-
szenia sie pod wptywem sit nacisku. Pod wzgledem sktadu
fazowego otrzymane materiaty nalezy traktowaé jako two-
rzywa szkto-krystaliczne w ktérych krystalizujg fazy krze-
mianowe (krzemionka, krzemiany), a przy wyzszych kon-
centracjach wapnia - rowniez fosforany wapnia.

Oddzielnym problemem jest ocena otrzymanych spie-
koéw pod wzgledem ich biozgodnosci i bioaktywnosci. Ma-
terialy otrzymane zostaty z proszkéw pochodzenia zelowe-
go ktore wczesniej zostaly doktadnie przetestowane zarow-
no w warunkach in vitro jak i in vivo pod wzgledem ich bio-
zgodnosci [6]. Mozna sadzié¢, ze i spieki otrzymane z tych
proszkow charakteryzowac sie beda dobra biozgodnoscia,
jednakze odpowiednie testy, w przypadku planowanych ba-
dan klinicznych, muszg by¢ dla nich przeprowadzone.

Prowadzac badania nad otrzymaniem porowatych spie-
koéw z proszkéw pochodzenia zelowego oczekiwano, ze
spieki te, podobnie jak proszki, beda wykazywac¢ wtasciwo-
Sci bioaktywne, ktdérych skutkiem moze by¢:

—lgczenie sie z tkankg macierzysta poprzez warstwe hy-
droksyapatytu krystalizujacg na powierzchni biomateriatu ;
— pobudzenie naturalnych tkanek do szybszej regenerac;ji.

Potwierdzenie takich dziatari mozna uzyskac jedynie w
wyniku odpowiednich testow in vivo, natomiast wstepng
ocene bioaktywnych wtasciwosci spiekéw daje test in vitro
w symulowanym osoczu SBF; test ten pozwala oceni¢, czy
wwyniku kontaktu z symulowanym osoczem na powierzch-

reference to calcium content in SBF and pH changes (FIG.

6). In the case of the other components any measurable ® ® @ e ® ¢ o

solubility has not been noticed.

From among the four examined gel-derived materials only
in the case of S2 sinter, in which the CaO : SiO, ratio was
the lowest, any marked loss of calcium in the material after
7 days long contact with SBF did not occur, the consequence
of which was a small increase in Ca concentration in SBF.
Any significant change in pH of SBF was not recorded ei-
ther.

The behaviors of the other sinters (S2, II, 1) in SBF solu-
tion was much alike. Solubility of calcium from these mate-
rials, in spite of differences in their chemical composition,
was in practice very similar and almost four times higher
than in the case of S2 sinter. The value of pH of the solution
was also significantly changed towards a more basic envi-
ronment.

When observing the surface of the examined sinters in a
scanning microscope after seven days long contact with
SBF a change in its morphology could be noticed which
consisted in the unification of the image and the occurrence
of small spherical forms on the surface (FIGs.7-8). The per-
formed EDAX analysis of the chemical composition, how-
ever, has shown that only in the case of A2 sinter, after
contact with SBF, there appear distinct changes in the
chemism of the surface layer consisting in increased con-
centration of calcium and phosphorus (FIG. 7) and thereby
indicating surface crystallization of calcium phosphates.

Discussion

The applied method of sintering with the application of
the deposition on the casting slip on organic substrate has
proved to be a good method of obtaining sinters with a
favorable microstructure from the point of view of medical
application (implants). When using as additions starch and
methyl cellulose the authors obtained sinters characterized
by open porosity reaching up to 77 % which creates
favorable conditions for the osseous tissue to grow inside
the implant. At the same time, examination on the micro-
structure using a scanning microscope has shown that the
newly formed pores have similar dimensions and are uni-
formly distributed in the whole material. The obtained sinters
were characterized also by good mechanical durability, with-
out showing a tendency to crush under the load of pres-
sure. With respect to their phase composition the obtained
materials should be regarded as glass-ceramic materials in
which the silicate phases ( silicon dioxide, silicates ) and at
higher calcium concentrations- also the calcium phosphates,
prevail.

A separate problem is the evaluation of the obtained
sinters as regards their biocompatibility and bioactivity. The
materials were obtained from gel-derived powders which
had been previously carefully tested both in vitro and in vivo
conditions with respect to their biocompatibility. In can be
assumed that also the sinters obtained from these powders
will demonstrate good biocompatibility, nevertheless appro-
priate tests in case of the planned clinical investigations,
must be carried out.

When conducting the investigations on the preparation
of porous sinters from gel-derived powders it was expected
that these sinters, similarly as the powders, would demon-
strate bioactive properties, the result of which may be:

— formation of a joint which the parent tissue through a layer

of hydroxyapatite crystallizing on the surface of the mate-

rial;

— stimulation of live tissue to faster regeneration.
Confirmation of such action can be obtained only in re-
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ni biomaterialu zachodzi krystalizacja hydroksyapatytu.
Przeprowadzone przez nas badania majg charakter wstep-
ny, oceniano bowiem zachowanie sie otrzymanych spie-
kéw w symulowanym osoczu jedynie po uptywie 7-miu dni
od zanurzenia w nim biomateriatlu. Zachowanie to ocenia-
no w dwoéch aspektach:

— pod wzgledem zdolnosci uwalniania wapnia z biomate-
riatu i zmian pH SBF, bowiem zaréwno wzrost rozpuszczal-
nosci wapnia jak i wzrost pH SBF powinien sprzyja¢ po-
wierzchniowej krystalizacji HAp;

— pod wzgledem zmian na powierzchni biomateriatu w kie-
runku ewentualnej krystalizacji hydroksyapatytu.

Badane spieki charakteryzowaly sie r6zng rozpuszczal-
noscig w symulowanym osoczu, od nieznacznejw przypad-
ku materialu S2 do okoto 4-krotnie wyzszej w przypadku
materiatdw A2, 11, 1. Wyjasnienie niskiej zdolnosci uwalnia-
nia wapnia ze spieku S2 wydaje sie proste; spiek tan za-
wiera w swym skfadzie najmniej wapnia, ktéry moze by¢
zwigzany gtownie w fazie krystalicznej (metakrzemian wap-
nia CaSiQ,), stad jego tendencja do przechodzenia do roz-
tworu jest niewielka. Jednakze juz w przypadku materiatu 11
gdzie zawartos¢ wapnia jest wyzsza tylko 0 8% w stosunku
do S2, rozpuszczalno$¢ Ca w SBF wzrasta bardzo znacza-
Co i utrzymuje sie na podobnym poziomie w pozostatych
materiatach (I1,1,A2). Dzieje sie tak mimo wzrostu koncen-
tracji Ca w materiatach | i A2 az do 54% (spiek A2), czyli do
poziomu ponad 3-krotnie wyzszego niz w przypadku spie-
ku S2. Zachowania spiekdw Il, | i A2 nalezy dopatrywac sie
przypuszczalnie w ich bardzo ztozonej budowie wewnetrz-
nej, o ktorej nie moéwiag wyniki zastosowanych badan struk-
turalnych. Prawdopodobnie w przypadku materiatow Il i |
czes¢ wapnia znajduje sie w szklistej fazie likwacyjnej i ta
faza stanowi gtdwnie Zrédio tego pierwiastka przechodza-
cego do SBF. Natomiast brak wyraznego wzrostu rozpusz-
czalnosci wapnia w przypadku spieku A2 w ktérym zawar-
tos¢ wapnia jest ekstremalnie wysoka (54%) moze by¢ spo-
wodowany jego zwigzaniem w krystalizujgcych, nierozpusz-
czalnych w SBF, fosforanach wapnia.

Badania powierzchni spiekéw po 7-dniowym kontakcie
z SBF wykazaly, ze tendencja do krystalizacji fosforan6w
wapnia na powierzchni biomateriatu w wyniku kontaktu z
symulowanym osoczem wystepuje jedynie w przypadku
spieku A2, zawierajacego w swym sktadzie najwiecej wap-
nia i faktycznie uwalniajgcego poréwnywalnie najwiecej
wapnia do roztworu. Jednoczesnie w tym przypadku naj-
bardziej zmienito sie Srodowisko SBF w kierunku bardziej
zasadowego. Obydwa czynniki - wzrost koncentracji Ca w
SBF i wzrost pH sprzyjaja powierzchniowej krystalizacji HAp.
Jednakze zachowanie spiekéw Il i | w SBF, mimo nizszej
zawartosci w nich wapnia, nie odbiegato zasadniczo od
zachowania spieku A2, nie stwierdzono natomiast w tych
przypadkach zmian powierzchniowych, ktére wskazywaty-
by na krystalizacje HAp. Oczywiscie brak oznak krystaliza-
cji HAp na powierzchni spiekéw Il i | a takze spieku S2 po
7-miu dniach kontaktu z SBF nie wyklucza mozliwosci ta-
kiej krystalizacji po uptywie dluzszego czasu zaréwno w
warunkach in vitro jak i in vivo i nie dyskwalifikuje tych ma-
teriatdw pod wzgledem ich bioaktywnosci; odpowiednie
badania beda w tym zakresie kontynuowane. Dotychcza-
sowe rezultaty wskazujg jednak, ze proces powierzchnio-
wej krystalizacji HAp na tak ztozonych materiatach jakimi
sg spieki otrzymane z proszkéw pochodzenia zelowego,
jest rowniez bardzo skomplikowany i na tym etapie badan
trudno okresli¢ wszystkie czynniki, jakie decyduja o jego
przebiegu.

sult of appropriate tests in vivo, whereas a preliminary evalu-
ation of the bioactive properties of sinters is obtained by a
test in vitro in simulated body fluid (SBF); this test allows to
assess whether as a result of contact with simulated body
fluid there takes place the crystallization of hydroxyapatite
on the surface of the biomaterial. Investigations carried out
by the authors were of preliminary character since behavior
of the obtained sinters in simulated body fluid was estimated
only after 7 days since the moment the biomaterial was
immersed in the fluid. This behavior was evaluated in two
ways:

— with respect to the ability to release calcium from the bio-
material and pH changes in SBF, since both the increase of
calcium solubility and pH increase of SBF are expected to
favour surface crystallization HAp;

— with respect to changes on the biomaterial surface to-
wards possible crystallization of hydroxyapatite.

The examined sinters were characterized by different
solubility in simulated body fluid, varying from a rather little
solubility in the case of S2 material to about four times higher
in the case of A2, Il and | materials. Explanation of low abil-
ity to release calcium from S2 sinter appears simple; the
amount of calcium present in the composition of this sinter
is the lowest, it can be bound mainly in the crystal phase
(calcium metasilicate CaSiO,), hence its tendency to pass
into the solution is rather small. However, already in the
case of material I, where the content of calcium is higher
only by 8 % in comparison with S2, solubility of Ca in SBF
increases considerably and it remains on the same level in
the other materials (ll, I, A2). Such a situation is observed
in spite of increased Ca concentration in the materials | and
A2 up to 54 % (sinter A2), i.e. to a level more than three
times higher than that observed in the case of S2 sinter.
The behavior of Il, | and A2 sinters can be possibly attrib-
uted to their very complex internal structure, about which
the results of the applied structural investigations do not
inform.

Probably, in the case of the materials Il and I, part of
calcium is present in the glossy liquation phase and this
phase is the main source of this element passing into SBF.
On the other hand, the lack of any distinct increase in cal-
cium solubility observed in the case of A2 sinter, in which
the calcium content is extremely high (54%), may be due to
its bounding in the crystallizing calcium phosphates, insolu-
ble in SBF.

Investigations of the surface of sinters after 7 days of
contact with SBF have shown that the tendency of calcium
phosphates to crystallize on the biomaterial surface as a
result of contact with simulated body fluid occurs only in the
case of A2 sinter, which contains most calcium in its com-
position and which actually releases most calcium into the
solution in comparison with the other sinters. In this case
also the SBF environment has become mostly changed to-
wards a more basic environment. Both these factors - the
Ca concentration in SBF and pH increase favor the HAp
surface crystallization. However, the behavior of Il and |
sinters in SBF, in spite of lower content of calcium in these
sinters, did not essentially differ from that of A2 sinter; on
the other hand, in these cases any surface changes which
might indicate HAp crystallization were not observed. It is
obvious that the lack of any signs of HAp crystallization on
the surface of the sinter Il and I, as well as S2 sinter after 7
days of contact with SBF does not exclude the possibility of
such crystallization after a longer time both in vitro and in
vivo conditions and it does not disqualify these materials
with respect to their bioactivity; appropriate investigations
in this field will be continued. The results obtained so far,
indicate, however, that the process of surface crystalliza-



WhniosKki

1. Proszki pochodzenia zelowego z uktadu SiO,-CaO-P,0,
stanowig dogodny materiat wyjSciowy dla wytwarzania
porowatych spiekow, ktére mogtyby by¢ wykorzystane
jako implanty kostne.

2. Zastosowanie w procesie spiekania proszkéw pochodze-
nia zelowego dodatkéw wypalajacych sie i metody osa-
dzania masy lejnej na podtozu organicznym (ggbka poli-
merowa) daje dobre rezultaty jesli chodzi o mikrostruk-
ture otrzymanych spiekow i ich trwatos¢é mechaniczna.

3. Stosujgc jako dodatki do proszkéw skrobie i metyloloce-
luloze oraz prowadzac wieloetapowg obrobke termicz-
na do temperatur 1000 i 1250°C mozna uzyskac spieki o
porowatosci otwartej do 77%; spieki takie charakteryzu-
ja sie obecnoscig drobnych, zblizonych rozmiarami por,
réwnomiernie roztozonych w catym materiale.

4. Otrzymane porowate spieki wykazujg zréznicowang roz-
puszczalnosé w symulowanym osoczu SBF, przy czym
nie ma prostej korelacji pomiedzy zawartos$cig wapnia w
materiale a zdolnoscig jego uwalniania do SBF.

5. 7-mio dniowy kontakt z symulowanym osoczem wywotu-
je powierzchniowg krystalizacje fosforanéw wapnia je-
dynie w przypadku spieku o najwyzszej koncentracji wap-
nia; przeprowadzone badania nie pozwalajg jednak jesz-
cze okresli¢ wszystkich uwarunkowan krystalizacji hy-
droksyapatytu na powierzchni porowatych spiekOw otrzy-
manych z proszkéw pochodzenia zelowego.
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tion HAp on such complex material as the sinters obtained
from gel-derived powder is also very complex and at the
present stage of investigations it is difficult to identify all the
factors which determine its progress.

Conclusions

1. Gel-derived powders from the system SiO,-CaO-P,0O,
represent a convenient starting material for the produc-
tion of porous sinters which might be used as osseous
implants.

2. Application of burning-out additions and of the method of
the deposition of the casting slip on organic substrates
(polymeric sponge), in the process of sintering gel-de-
rived powders, yields good results as regards the micro-
structure of the obtained sinters and their mechanical
durability.

3. By applying starch and methyl cellulose as additions to
the powders and by multi-stage thermal treatment at the
temperatures 1000 and 1250°C it is possible to obtain
sinters with the open porosity up to 77%; such sinters
are characterized by the presence of fine pores of simi-
lar dimensions, distributed uniformly in the entire mate-
rial.

4. The obtained porous sinters show differentiated solubil-
ity in simulated body fluid SBF and there exists no sim-
ple correlation between the content of calcium in the
material and its ability to become released into SBF.

5. Seven days long contact with simulated body fluid in-
duces surface crystallization of calcium phosphates only
in the case of a sinter with highest calcium concentra-
tion; the performed investigations, however, do not al-
low to determine all the conditions of hydroxyapatite crys-
tallization on the surface of porous sinters obtained from
gel-derived powders.
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Abstract:

Obecnie w medycynie stosuje sie szereg roznych
polimeréw stuzacych gtéwnie jako wypetniacze. W
ortopedii powszechnie uzywa sie cement akrylowy
PMMA (polimetakrylanu metylu) stuzacy do mocowa-
nia endoprotezy wewnatrz kosci. Producenci poszcze-
golnych cementow podajg ré6zne parametry wytrzy-
matosciowe dla danego rodzaju PMMA brak jest jed-
nak wiasciwej korelacji miedzy nimi ze wzgledu na
zr6znicowane warunki przygotowania, polimeryzacji
oraz przeprowadzania prob wytrzymatosciowych. Z
tego tez powodu zostata podjeta préba poréwnania
wiasnosci wytrzymatosciowych i strukturalnych po-
szczegOlnych cementéw kostnych stosowanych w
ortopedii.

Cement akrylowy uzyty do badan miat sktad chemicz-
ny podany przez producenta, z zachowaniem odpo-
wiedniej proporcji miedzy polimerem a monomerem.
Nie stosowano domieszek (wypetniaczy). Proces przy-
gotowania cementu do badan prowadzony byt zgod-
nie z instrukcjg producenta. Dla wszystkich probek
zachowane zostaly identyczne warunki polimeryza-
cji, przechowywania oraz przeprowadzenia préby
wytrzymatosciowej.

Do badan przyjeto cztery najpopularniejsze obecnie
cementy kostne produkowane przez czotowych pro-
ducentow. Trzy z nich stosowane sg z powodzeniem
w ortopedii od kilku lat i sg to: CEMEX RX - produkcja
TECRES SPA, PALACOS R - produkcja SCHERING
- PLOUGH INTERNATIONAL INC. KENILWORTH,
NEW JERSEY, SIMPLEX P - produkcja HOWMEDI-
CA LIMERICK, oraz nowej generacji cement PALA-
MED 40 - produkcja BIOMET MERCK. Do badan uzy-
to oryginalnie zapakowane cementy z nieprzekroczo-
nym terminem waznosci. Opakowania zostaly otwo-
rzone bezposrednio przed wykonaniem prébek.
Badania wytrzymatosSciowe prowadzone byty na ma-
szynie wytrzymatosciowej, dla ktérej predkos¢ zgnio-
tu ustalona zostata na 60 [mm/min]. Do badan uzyto
dwoch rodzajow probek, wykonanych zgodnie z nor-
ma ISO 5833 - "Implants for surgery - Acrylic resin
cements". Proba wytrzymatosciowa wykonana zostata
24 godziny po polimeryzacji masy akrylowej. Ze wzgle-
dy na specyfike pracy cementu kostnego przeprowa-
dzona zostata préba wytrzymatosci na Sciskanie.
Poza badaniami wytrzymatosciowymi przeprowadzo-
na zostata rowniez analiza mikrostruktury poszcze-
golnych polimetakrylanéw metylu. Analizie poddano
takze zjawiska zachodzace podczas $ciskania oraz
zachowanie sie cementu po zakonczeniu préby wy-

Nowadays, the medicine uses several polymers as
extenders. In orthopaedics, to fix an endoprosthesis
inside a bone there is commonly applied the PMMA
acrylic cement (polymetacrylan of methylene).
Producers of certain cements give many strength pa-
rameters of the PMMA,; they vary because the cements
were prepared in different polymerisation and strength
tests conditions. It was the main reason why the ef-
forts to compare the strength and structural proper-
ties of certain bone cements used in orthopaedics were
taken.

The chemical constitution of the acrylic cements used
in research was prescribed by its producer and pre-
pared preserving proportions between polymer and
monomer. No fillers were used. The whole process of
preparing the cement to use it for research was con-
ducted strictly according to the rules given by the pro-
ducer. Polymerisation and storing conditions as well
as the strength tests were equal and identical for all
of the samples (diagram 3)

In the research there were used the most popular 4
bone cements produced by main manufacturers:
CEMEX RX - by TECRES SPA, PALACOS R - by
SCHERING-PLOUGH INTERNATIONAL INC.
KENILWORTH, NEW JESREY, SIMPLEX P - by
HOWMEDICA LIMERICK, and a brand new one:
PALAMED 40 - by BIOMET MERCK. They were all
originally packed and completely new. The boxes were
opened right before usage.

The strength tests were made on the strength ma-
chine with the cold work velocity of 60 [mm/min]. Two
kinds of samples were used. They were prepared ac-
cording to ISO 5833 - Implants for surgery - Acrylic
resin cements”. The strength test was made 24 hours
after polymerising the acrylic mix. Because the bone
cement is supposed to work in very particular condi-
tions, there were 2 special tests carried: compression
and two-support crushing.

Except strength tests there were also analysed micro-
structures of particular polymetacrylans of methylene.
All the phenomena that took place during the tests
were also examined as well as the state of the ce-
ment right after the test (delamination, brittleness, size
of the fragments, etc.) The process of crushing was
also analysed (diagrams 1 and 2). Every phenomenon
that took place while the cement was cyclically loaded
had its crucial influence on durability of the bone -
stem joint and on defragmentation of the cement and
displacing the fragments inside the organism.



trzymatosciowej (rozwarstwienie, kruchos¢, wielkosé
odtaméw itd.). Wszystkie te zjawiska, zachodzace
podczas cyklicznego obcigzania cementu, majg de-
cydujacy wptyw na trwatos$¢ potgczenia kosci z trzpie-
niem oraz mozliwo$¢ wykruszenia sie drobin cemen-
tu i ich przemieszczanie sie wewnatrz organizmu.

Stowa kluczowe: kompozyt, wytrzymatosé, ce-
menty kostne.

[Inzynieria Biomateriatow, 45, (2005), 32-36]

Wstep

Alloplastyka stawu biodrowego jest zabiegiem majacym
na celu przywrdcenie funkcji uszkodzonego stawu biodro-
wego [2]. Intensywne badania nad zastgpieniem ludzkiego
stawu przez sztuczny staw rozpoczeto sie wroku 1960, kiedy
to Charnley zakotwiczyt endoproteze w kosci za pomocg
metakrylanu metylu. Od tego czasu zmienito sie w allopla-
styce bardzo wiele. Coraz to doskonalsze metody projekto-
wania wszczepéw pozwalajg na stworzenie endoprotez
dopasowanych do indywidualnych warunkéw pacjenta.
Poszczegdlne elementy ,,zastepcze” oraz cementy kostne
produkowane sa z coraz to nowych materiatéw, o bardzo
duzej biozgodnosci i biotolerancji [6]. Praktyka kliniczna
wykazuje duzy procent niepowodzen zabiegéw implantacji
sztucznego stawu biodrowego spowodowanych utrata sta-
bilnosci trzpieni w kosci udowej [4]. Znaczny procent oblu-
zowan endoprotezy jest spowodowany zniszczeniem ce-
mentu akrylowego bedgcego spoiwem taczacym trzpien z
koscig. Jak wynika z badarn mechanizm przenoszenia ob-
cigzen przez zdrowy staw biodrowy jest bardzo ztozony.
Wprowadzenie endoprotezy prowadzi do zaktdcen fizjolo-
gicznych mechanizméw przenoszenia obcigzen w stawie
biodrowym. Zbyt duza sztywno$¢ trzpienia prowadzi do
obcigzenia blizszej czesci kosci udowej, przez co dochodzi
do zaniku tkanki kostnej w okolicy kretarzowej bedacej przy-
czyna obluzowania trzpienia endoprotezy. W przypadku zbyt
matej sztywnosci implantu w stosunku do sztywnosci kosci
dochodzi do wzrostu koncentracji naprezeri w proksymal-
nej czesci kosci [1, 8].

Uzycie cementu dawato bardzo dobre mozliwosci mo-
cowania protezy w kosci. Jednak musiat on by¢ uzyty w
odpowiedni sposéb i chirurg winien zrozumie¢ zasade jego
dziatania. Nie nalezy go traktowac jako kleju ("glue"), ale
wihasnie jako cement - wypetniacz (“filler") przestrzeni mie-
dzy koscig a metalem i przenoszacym obcigzenie protezy
na kos¢. Luzne wprowadzenie posmarowanej cementem
protezy nie ma sensu, bowiem miedzy cementem a koscig
nie wystepuja sity adhezji, ani tez reakcje chemiczne. Wpro-
wadzenie protezy do jamy wypetnionej cementem stwarza
natomiast ci$nienie, ktére wpycha drobiny cementu miedzy
zakamarki struktury kosci. Po polimeryzacji otrzymuje sie
jednolity blok proteza-cement stanowigcy swa zewnetrzng
powierzchnig negatyw struktury srédkostnej [7].

Cement kostny (PMMA) znajdujacy sie miedzy trzpie-
niem o module Younga E = 1,1x10° [MPa], a koscig gab-
czastg o module Younga E = 1,1x10°% [MPa] [8], ma bardzo
odpowiedzialne zadanie przenoszac obcigzenia z izotropo-
wego trzpienia o duzej sztywnosci, na materiat anizotropo-
wy 0 znacznie mniejszym module Younga. R6znica w cha-
rakterystyce przenoszenia obcigzen tych dwoch osrodkow
powoduje duze obcigzenie cementu kostnego.

Technologia cementowania

PMMA po zakoriczonym procesie polimeryzacji stanowi
mocne spoiwo, od ktérego wymaga sie utrzymanie zaim-

To examine granularity and microstructures of some
kinds of PMMA there had to be used microscope and
a special computer programm for picture analysis FIG-
URE 1- 4.

Keywords: composite, strength, acrylic cements.
[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 32-36]

Introduction

The alloplasty of a hip joint is an operation aimed at the
restoration of the function of the damaged hip joint [2]. In-
tensive research on the replacement of a human joint with
an artificial one has began in 1960, when Charnley anchored
the endoprosthesis inside a bone with methyl methacrylate.
Since then, the alloplasty has been in a continuous progress.
More and more perfect methods of designing the implants
allow to create endoprosthesis fitting patient’s individual
conditions and needs. Individual units as well as cements
are made of more modern materials being extremely
biotolerant and biocompatible [6]. Clinical practice reveals
high percentage of failures of artificial hip joint implantation
operations caused by the loss of stability of a mandrel in-
side a femur [4]. The considerable percentage of the
endoprosthesis loosening is caused by the destruction of
the acrylic cement being the binder connecting mandrel to
the bone. It has been observed in the tests that the mecha-
nism of transmitting of the loading inside a healthy hip joint
is very complicated. Implementing the endoprosthesis leads
to physiological disturbances of the mechanisms of trans-
mitting of loadings inside a hip joint. Too large stiffness of
the mandrel leads to loading of a closer part of femur what
results in an atrophy of the osseous tissue in the trochanter
region being the cause of loosening of the endoprosthesis.
In case of too small stiffness of the implant in relation to the
bone stiffness increase in stresses concentration in proxi-
mal part of femur is observed [1, 8].

The use the cement has given very good possibilities of
fixing of the prosthesis inside a bone. However it had to be
done in a proper way and a surgeon should understand the
principle of its working. Cement should not be treated as a
glue, but as a filler - filling the space between a bone and
metal and transferring the loadings to the bone. Inserting of
the prosthesis smeared with cement loosely does not make
any sense as there are neither adhesion forces nor chemi-
cal reaction present between a cement and a bone. How-
ever inserting the endoprosthesis into a cavity filled with
cement creates the pressure pushing the particles of the
cement into the gaps of bone structure. After polymeriza-
tion the uniform system prosthesis- cement is obtained and
its external surface is the negative of the endosteal struc-
ture [7].

Osseous cement (PMMA) between mandrel (Young mod-
ule E = 1,1x10°[MPa]) and spongy bone (Young module E
=1,1x10%[MPa] [8]) is responsible for transmitting loading
from stiff isotropic mandrel to the anisotropic material of
considerably smaller Young module value. The difference
in characteristic of the loading transmission causes large
loading of osseous cement.

Cementing technology

PMMA after polymerization is a strong binder that should
hold implanted endoprosthesis inside the marrow cavity and
transmit the loadings resulting from man’s motor activity.

PMMA looks like glass and it has been found out that its
cracking is one of the reasons of the joints endoprosthesis
exchange. It should be stated that comparing to the compact
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plantowanej endoprotezy w jamie szpikowej i przenosze-

Zwigzany PMMA przypomina, wiec szklo. | rzeczywiscie
jego pekanie jest jedng z przyczyn wymiany endoprotez sta-
woéw. Dla poréwnania nalezy podac, ze kos¢ zbita wykazu-
je wartos$¢ analogicznego wspétczynnika w granicach 2-12
[MPaxm*?], a wiec jest wielokrotnie odporniejsza na peka-
nie. Dodatkowa wada cementu jest skurczliwos¢ po poli-
meryzacji, wzmachiana jeszcze skurczliwoscig termiczng
po obnizeniu temperatury wywotanej procesem egzoter-
micznym [5].

Duzy wplyw na wytrzymatos¢ mechaniczna potgczenia
"kos¢ - cement - implant” oraz samego cementu kostnego
ma technika operacyjna, oraz sposéb przygotowania PMMA.
Do niedawna cement przygotowywany byt przez reczne
wymieszanie sktadnikéw. Wprowadzenie polimetakrylanu
metylu do jamy szpikowej odbywato sie recznie, przez co
nie bylo pewnosci, czy jama szpikowa zostata catkowicie
wypetniona. Taka technika cementowania nie dawata za-
dawalajacych wynikéw ze wzgledy na niezupetne wypet-
nienie jamy szpikowej i tworzenie sie w implantowanym
obszarze pecherzy powietrznych. Puste przestrzenie w spo-
limeryzowanym PMMA jak réwniez w miejscach styku kos¢
- cement - implant, powodowaty kumulacje naprezen i zwiek-
szaty prawdopodobienstwo zniszczenia potaczenia.

W latach dziewieédziesigtych wprowadzono, w celu
zmniejszenia porowatosci, wirowanie cementu w strzykaw-
ce tadowanej pdzniej do pistoletu. Wirowanie odbywa sie
przy 4.000 [obr/min] przez 30 [s]. Zabieg ten pozwala na
usuniecie z cementu banieczek gazu, dajacych pézniej
puste przestrzenie wewnatrz masy cementowej o przekro-
ju nawet do 5000 mm. Po wirowaniu wystepuija jedynie prze-
strzenieo przekroju 200 mm. Odporno$¢ na odksztatcenie
wzrasta 0 54 %, a na zmeczenie nawet do 136% [3].

Obecnie metoda cementowania ulegta radykalnym mo-
dyfikacjom. Do jamy szpikowej wprowadza si¢ na zadang
gtebokosé korek wykonany z kosci i przy uzyciu strzykawki
lub pistoletu pod odpowiednim ciSnieniem wprowadza sie
mase cementowa. Podczas zabiegu istotne jest réwniez
utrzymanie odpowiedniej grubosci ptaszcza cementowego,
ktory przy alloplastyce stawu biodrowego zostat ustalony
na 3,5 [mm] z zachowaniem réwnomiernego roztozenia
PMMA wokét trzpienia. Wprowadzony do tak przygotowa-
nej kosci udowej trzpien jest osadzony stabilnie, a cement
wnika w mikropory trzpienia i kosci. Spetnienie wymienio-
nych warunkéw ma istotne znaczenie dla potaczenia "kos¢-
cement- implant". Im wigeksza bedzie penetracja cementu
do tkanki kostnej, tym mocniejsze jest potgczenie cementu
z koscia.

Metodyka badan

Dla wybranych cementéw akrylowych przeprowadzona
zostata proba wytrzymatosci na $ciskanie. Prébki formo-
wane byly recznie, cement rozrabiany byt w naczyniu o
obojetnym odczynie chemicznym zapobiegajacym przedo-
stanie sie wtrgcen.

Do préby Sciskania uzyte zostaly dwa rodzaje prébek o
ksztalcie walca. Srednica prébek ustalona zostatanad,=6
mm i d,= 8 mm. Wysokos¢ prébki okreslona zostata wg
normy ISO 5833 i wynosita h = 2d mm.

Badania prowadzone byty na hydrauliczno - mechanicz-
nej prasie, dla ktérej predkos¢ zgniotu byta stata i wynosita
V =1 [mm/s].

Przygotowanie probek odbyto sie zgodnie z zaleceniami
producenta cementu. Warunki przygotowania, polimeryza-
cji oraz przechowywania prébek byly identyczne.

Probki przyjete do badan wykonane zostaly z czystego

bone (the value of analogous coefficient 2-12 [MPaxm*?],
PMMA is significantly less resistant to cracking. Contrac-
tion after polymerization, further strengthen by the thermal
contraction after temperature fall of exothermic process, is
the other drawback of cement [5].

An operating technique as well as a method of PMMA
preparing are of a significant influence on the mechanical
durability of bone-cement-implant binding. Until quite lately
cement was prepared by mixing the components manually.
Insertion of polymethylmethacrylate to the medulla cavity
was held manually, and thus it was not certain whether the
medulla cavity had become filled entirely. Such a cementa-
tion technique did not give the satisfactory results due to
the incomplete filling of medulla cavity and forming of aerial
vesicles in an implanted area. Empty spaces in polymer-
ized PMMA as well as in the bone - cement - implant con-
tact regions caused the accumulation of stresses and in-
creased the probability of the destruction.

In the 90s, in order to limit the porosity, rotation of the
cement in a syringe, later freighted to a gun, was incorpo-
rated. Rotation is performed at 4.000 [rpm] for 30 [s]. The
process allows to remove the gas bubbles from cement,
reducing empty spaces inside cement pulp from about 5000
mm to 200 mm in diameter. Deformation resistance increases
of about 54%, and endurance even of 136% [3].

Nowadays method of cementation underwent the radi-
cal modifications. Bone stopper is being inserted into the
medulla cavity at appropriate depth and then, cement pulp
is being inserted under the demanded pressure with sy-
ringe or gun. It is also essential during the operation to
maintain a suitable cement layer thickness, which for a hip
joint alloplasty was assumed to be 3 to 5 [mm] evenly dis-
tributed around the mandrel. Mandrel inserted under these
conditions is stably embedded inside the femur, and ce-
ment penetrates the mandrel and bone micropores. The
fulfillment of the above conditions is crucial for the bone -
cement - implant joint. The larger penetration of cement
into the osseous tissue the stronger connection of cement
and bone.

Methodology of investigations

Compression strength test was performed for variable
acrylic cements. Samples were manually formed; cement
was prepared in a vessel of a neutral chemical reaction to
prevent penetration of inclusions.

Two kinds of cylindrical samples were taken into the com-
pression strength tests. The samples diameter was d, = 6
mm and d,= 8 mm while the height of sample h = 2d mm
was determined according to 1SO 5833 standard.

The tests were carried out at hydraulic - mechanical press
with a constant speed V = 1 [mm / s].

The preparation of samples was carried out in conform-
ity of cement manufacturer. The conditions of preparation,
polymerization as well as storage of samples were identi-
cal.

Samples taken into the investigation were made of pure
cement without any fillers.

The analysis of the individual osseous cements micro-
structure were performed with the IRIS computer image
analysis program. Structure were analyzed under the mi-
croscope with a transiting light at 65x, 125x, 1250x.

Results of investigations

Proper magnification were used to make the appropriate
photographs, which, after the computer image analysis,



cementu bez domieszek wypetniaczy.

Analiza mikrostruktury poszczegolnych cementow kost-
nych odbyla sie przy uzyciu programu do komputerowej
analizy obrazu IRYS. Struktura byta analizowana pod mi-
kroskopem ze Swiattem przechodzacym przy powieksze-
niach 65x, 125x, 1250x.

Wyniki badan

Zastosowanie odpowiedniego powiekszenia pozwolito na
wykonanie stosownych zdjeé, ktére dzieki komputerowej
analizie obrazu dostarczyty wielu cennych informacji doty-
czacej masy cementowej. Wykonanie skanéw struktury i
wprowadzenie ich do komputera pozwolito na obserwacje
struktury spolimeryzowanego cementu akrylowego, okre-
Slenie wielkosci czastek, spéjnosci materiatu, ocene mikro-
struktury i porowatosci. Badania mikroskopowe pozwolity
na wysuniecie nastepujgcych wnioskow.

Najwiekszg mikro-gramature posiada cement PALAKOS
R, ktoérego struktura jest bardo porowata i charakteryzuje
sie duzg niejednorodnoscia (RYS. 1).

Najbardziej jednolitg strukture zaobserwowano w cemen-
cie SIMPLEX P (RYS. 2) oraz PALAMED 40 (RYS. 3). Te
dwa rodzaje cementu akrylowego charakteryzujg sie drob-
na ziarnistoscig oraz stosunkowo gtadka powierzchnia.
Strukture obydwoch cementéw kostnych widocznych w po-
wiekszeniu 125x przedstawiajg RYS. 2i 3.

Posrednia gramature oraz strukture posiada cement Ce-
mex RX, ktérego mikrostruktura zostata przedstawiona na
ponizszym RYS. 4.

Wszystkie cementy przyjete do badan poddane zostaty
prébie Sciskania. Parametry pracy maszyny wytrzymatoscio-
wej oraz wielkosci prébek dla wszystkich rodzajow bada-
nych PMMA byly jednakowe. Podczas Sciskania kontrolo-
wano zachowanie sie cementu. Istotne byto ustalenie, czy
przenoszone przez probki obcigzenie nie powoduje krusze-
nia sie probki lub nie powstajg na niej wyrazne pekniecia.
Wykruszanie sie cementu jest duzym zagrozeniem dla utrzy-
mania stabilnosci trzpienia jak i dla zdrowia pacjenta. Po-
wstanie odpryskéw masy cementowej Swiadczytoby o emi-
sji czastek cementu do organizmu bezposrednio po implan-
tacji. Znane sg przypadki zwiekszenia emisji czastek PMMA
wraz z uptywem czasu i starzeniem sie cementu kostnego,
jednak wykruszenie sie cementu bezposrednio po polime-
ryzacji znacznie zmniejszytoby jego przydatnos¢ w ortope-
dii.

Wybrane cementy kostne przyjete do badan, podczas
préby Sciskania zachowywaly sie podobnie. PMMA nie wy-
kruszat sie, nie ztuszczat, nie nastepowato odpryskiwanie

provided a great number of valuable information regarding
the cement pulp. The structure scans and their computer
analysis made it possible to observe the polymerized acrylic
cement structure, to determine particles sizes, cohesion of
material, to assess its microstructure and porosity. On the
basis of the microscopic investigations the following con-
clusions have been drawn.

The greatest micro-basis weight has been observed for
PALAKOS R cement characterized by very porous struc-
ture and large inhomogeneity (FIG. 1).

The most uniform structure has been observed for both
SIMPLEX P (FIG. 2) and PALAMED 40 cement (FIG. 3) as
well. These two types of acrylic cement are characterized
by relatively small granularity and smooth surface. The struc-
tures of both cements have been shown in FIGs. 2 and 3
(x125).

Cemex RX cement is the one with the medium basis
weight and structure, and its microstructure has been pre-
sented in FIG.4.

All the cements taken into the investigation were sub-
jected to the compression tests. Working parameters of a
testing machine as well as dimensions of the samples were
the same for all studied PMMAs. It was important to deter-
mine whether the loading transmitted by the samples does
not cause the crush of the samples or whether there are no
visible fractures occurring. Cement spalling is a major threat
for mandrel stability and for patient’s health. Occurrence of
the cement pulp debris would indicate an emission of the
cement particles to the organism immediately after the im-
plantation. The cases of increased emission of PMMA par-
ticles in time due to the ageing of the cement are known but
the spalling of the cement immediately after polymerization
would considerably reduce its usefulness in orthopaedy.

All the cements taken into the investigation has shown
similar results. PMMAs did neither spall nor peel. In FIGs. 5
and 6 the compression tests results for two cements of ex-
tremely different parameters have been shown.

Compression test characteristic of the polymethylmetha-
crylate CEMEX RX type (RCcevex rx = 82 [MPa]) vs. time.
Compression test characteristic of the polymethylmetha-
crylate PALAMED 40 type (RCpaaven 40= 126 MPa) vs. time

On the basis of the calculation results it can be stated
that the compressive strength for all the PMMA types used
in orthopaedy for several years is similar, and it significantly
differs only for PALAMED 40 cement. The differences in
compression strength of the osseous cements taken into
the tests have been presented in FIG. 7.

It results from the calculation that the highest compres-
sion strength, considerably different from the other cements,
has been observed for PALAMED 40 cement (RCpa avep 40=

RYS. 3. Struktura RYS. 4. Struktura

RYS. 1. Struktura RYS. 2. Struktura
cementu kostnego cementu SIMPLEX P
PALAKOS R powiekszenie 125x.

powiekszenie 125x.
FIG. 1. The structure
of bone cement
PLAKOSR,;
magnification 125x.

FIG. 2. The structure of
cement SIMPLEX P;
magnification 125x.

cementu PALAMED
40 powiekszenie
125x.

FIG. 3. The structure
of cement PALAMED
40; magnification
125x.

cementu akrylowego
CEMEX RX powiek-
szenie 125x.

FIG. 4. The structure
of acrylic cement
CEMEX RX;
magnification 125x.
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RYS. 5. Charakterystyka proby sciskania w funkcji
czasu dla CEMEX RX.
FIG. 5. Characteristic compression of CEMEX RX
crushing test in time.

czastek cementu.

Przebieg $ciskania dla dwdch cementéw o skrajnych pa-
rametrach wytrzymatosciowych przedstawiajg RYS. 5 6.

Charakterystyka proby Sciskania polimetakrylanu mety-
lu typu CEMEX RX przedstawiona w funkcji czasu, dla kt6-
rego Rcqrvex =82 MPa. Charakterystyka proby Sciskania
polimetakrylanu metylu typu PALAMED 40 przedstawiona
w funkcji czasu, dla ktérego RCpa aven 40 = 126 MPa

Z dokonanych obliczeh wynika, ze wytrzymatos$¢ na sci-
skanie dla poszczegélnych rodzajéw PMMA stosowanych
w ortopedii od kilku lat jest zblizona, a rézni sie znacznie
jedynie od cementu PALAMED 40.

Réznice w wytrzymato$¢ na sSciskanie przyjetych do
badan cementéw kostnych przedstawia RYS. 7.

Z dokonanych obliczeh wynika, ze najwigksza wytrzy-
matos$¢ na Sciskanie ma cement PALAMED 40, dla ktére-
00, RCpa aven 10 = 126 [MPa], co znacznie odbiega od pozo-
stalych rodzajéw cementow. SIMPLEX P, PALACOS R oraz
CEMEX RX nieznacznie rdznig sie wytrzymatoscig na Sci-
skanie.

Obecnie wykorzystuje sie wiele rodzajow cementow, sto-
sowanych jako kompozyty czyste (bez domieszek) lub z
domieszkami innych substancji. Stosowanie wypetniaczy
ma istotne znaczenie na wtasnosci wytrzymatosciowe
PMMA.

Badania prowadzone w Instytucie Obrébki Plastycznej
Inzynierii Jakosci i Bioinzynierii pozwalajg na okreslenie
wplywu wypetniaczy na wtasnosci wytrzymatosSciowe ce-
mentow kostnych, zmniejszenia temp. polimeryzacji i zmniej-
szenia szybkosci procesow starzenia cementow akrylowych.
Zastosowano trzy rodzaje wypetniaczy (materiaty koscio-
zastepcze o nazwie BIO-OSS, miazge kostng bydlecg oraz
AlLO,). Réznice w wytrzymatosci mechanicznej oraz w struk-
turze cementu kostnego maja znaczacy wptyw na zywot-
nos¢ i wkasnosci wytrzymatosciowe wybranego cementu
kostnego.

R6znice w wytrzymatos¢ na Sciskanie przyjetych do ba-
dan cementéw kostnych z 5% domieszka wypetniaczy
przedstawia RYS. 8.

WhniosKi

Badania wytrzymatosciowe przeprowadzone na wybra-
nych rodzajach polimetakrylanu metylu stosowanym w or-
topedii jako spoiwo miedzy koscig a trzpieniem pozwalajg

RYS. 6. Charakterystyka proby sciskania w funkcji
czasu dla PALAMED 40.
FIG. 6. Characteristic compression of PALAMED
40 crushing test in time.
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RYS. 7. Wytrzymatos¢ na Sciskanie Rc [MPa] dla
wybranych cementoéw kostnych.

FIG. 7. Crushing resistance Rc [MPa] for some
chosen bone cements.
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RYS. 8. Wytrzymatos¢ cementéw kostnych z 5%
domieszka wypetniaczy.

FIG. 8. Strength of the bone cements with 5%
fillers.

126 MPa), while SIMPLEX P, PALACOS R and CEMEX
RX have shown insignificantly different compression strength

Nowadays, many kinds of cements are used either as
pure polymer or with admixtures of different substances.
Application of fillers is of a great significance to the me-
chanical properties of the PMMA.

The research performed at the Institute of Metal Work-
ing, Quality Engineering and Bioengineering permits to de-
termine the influence of the fillers on mechanical properties
of bone cements, decrease in polymerization temperature
and decrease the ageing process rate of the acryl cements.

Three kinds of fillers were taken into tests: bone-
substitutive material BIO-OSS, bovine bone pulp and Al,O..
Differences in mechanical properties and in structure of bone



na poznanie jednej

Z podstawowych wtasnosci wytrzymatosciowych na $ci-
skanie. Przygotowanie prébek oraz przeprowadzone bada-
nia odbyly sie w zblizonych warunkach, dlatego mozna usta-
li¢ korelacje w wytrzymatos$ci na Sciskanie poszczegdlinych
PMMA.

Dla wybranych cementéw kostnych najwieksza wytrzy-
matos$¢ na Sciskanie ma PALAMED 40, ktérego RCpaiaven
10=126MPa, co stanowi 154 % wytrzymatosci ,,najstabsze-
go” z badanej grupy CEMEX RX dla ktérego Rc CEMEX
RX = 82 [MPa]. Wytrzymatos¢ na Sciskanie PALAMED 40
znacznie odbiega od pozostatych cementow przyjetych do
badan. PALACOS R oraz CEMEX RX charakteryzuja sie
zblizong wytrzymatoscia na Sciskanie, a réznica miedzy nimi
jest okoto 4%. SIMPLEX P jest posrednim cementem, kt6-
rego Rc SIMPLEX P = 86 [MPa].

Okreslenie wytrzymatosci PMMA na Sciskanie jest zale-
dwie wstepem do poznania catkowitej wytrzymatosci wy-
branych cementdw kostnych. Przyprowadzone badania nie
daja petnego obrazu zachowania sie cementu kostnego w
warunkach klinicznych i nie moga by¢ wyznacznikiem do
klasyfikacji poszczegolnych cementow.

Aby uzyskac peten obraz zachowania sie cementu kost-
nego podczas pracy, nalezatoby przeprowadzi¢ cykl kolej-
nych badan tj. rozcigganie, zginanie, $cinanie oraz okresle-
nie wplywu starzenia sie cementu na utrate wkasnosci wy-
trzymatoSciowych i migracji czastek do organizmu.

Wyniki badar mikrostruktury przedstawiajg wielkos¢ zia-
ren oraz porowatos¢ spolimeryzowanego cementu. Para-
metry te maja istotne znaczenie dla catkowitego wypetnie-
nia jamy szpikowej i przenikniecie cementu akrylowego w
ghab struktury beleczkowej kosci. Najdrobniejsza gramatu-
re posiadajg SIMPLEX P oraz PALAMED 40, dlatego moz-
na przypuszczac¢, ze wtasnie te cementy powinny najdo-
ktadniej penetrowac kos¢, dzieki czemu zespolenie koS¢ -
cement - implant powinno by¢ stabilne i trwate.
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cement are of significant influence on life and mechanical
properties of the bone cement.

The differences in compression strength of the osseous
cements with 5% of different fillers taken into the tests have
been presented in FIG. 8.

Conclusions

The strength tests carried out for the chosen types of
PMMA used in orthopaedy as a binding between a mandrel
and a bone contribute to determining one of the basic ma-
terial properties - compression strength. The preparation of
samples as well as investigations were carried out under
the similar conditions and therefore it was possible to es-
tablish correlations in compression strength of the individual
PMMA.

PALAMED 40 has shown the highest value of compres-
sion strength RCpa avep 10=126 MPa what stands for 154%
of strength of the weakest of the studied cements - CEMEX
RX revealing RCcgyex rx=82 MPa. PALAMED 40 compres-
sion strength considerably differs from the others. PALACOS
R and CEMEX RX reveal similar compression strength with
about 4% distinction. SIMPLEX P is a medium cement with
Rc SIMPLEX P=86 MPa.

Determining of PMMA compression strength is only the
introduction to learning the total strength of the chosen os-
seous cements. The performed investigations do not give
the fullimage of behavior of the osseous cement in the clini-
cal conditions and they alone can not be the determinant to
classify the individual cements.

In order to understand completely the behavior of the
cement in a working conditions further investigations such
as: tensile tests, bending and shearing should be performed
as well as determining of the ageing influence on strength
properties and the particles migration into the organism.
The results of microstructure investigations show the grains
size as well as porosity of the polymerized cement. These
parameters are of a great importance for filling completely
the medulla cavity and for penetration of the acrylic cement
deep into a structure of a trabecular bone.

It can be assumed that SIMPLEX as well as PALAMED 40
having the smallest basic weight should best penetrate the
bone and thus the bone-cement-implant joint should be sta-
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