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Wstep

Alifatyczne poliestry nalezg do grupy materiatow,
umozliwiajgcych tworzenie réznorodnych implantowanych
i przeznaczonych do iniekcji systeméw dla kontrolowane-
go uwalniania czynnikéw terapeutycznych [1]. Jednakze
szybki postep w projektowaniu i stosowaniu nowych nos-
nikéw lekdw wymusza koniecznosc¢ syntezy poliestrow o
pozgdanych wtasciwosciach fizycznych i mechanicznych.
Oprécz makrostruktury, istotny jest rowniez dobér kopoli-
merdéw, charakteryzujgcych sie odpowiednig mikrostrukturg
tancuchéw polimerowych, gdyz wptywa ona bezpos$rednio
na wiasciwosci fizyczne, termiczne, mechaniczne oraz
biodegradowalnos¢ [2]. Kopolimeryzacja glikolidu i laktydu
jest szeroko wykorzystana do modyfikowania wtasciwosci
polilaktydu i poliglikolidu. Kopolimer, zawierajgcy 25-70%
jednostek glikolidylowych (GA) jest amorficzny, a wzrost
udziatu frakcji amorficznej wptywa na stabilizacje proce-
su uwalniania leku, co stwierdzono w wielu systemach
transportu lekéw. Ponadto, wraz ze wzrostem jednostek
glikolidylowych, w polimerze wzrasta jego hydrofilowos$¢ [3].
Kopolimery glikolidu z laktydem znajdujg zastosowanie w
produkcji implantéw (Zoladex®), matryc polimerowych in situ
(Eligard®), czy mikroczgstek (Lupron Depot®) [4]. Opisano
réwniez proby tworzenia z nich nosnikow cyklosporyny
A i rapamycyny, w celu wyeliminowania licznych dziatan
niepozgdanych, ktére wykazujg dostepne, konwencjonalne
postaci tych lekéw [5,6].

W niniejszej pracy analizowano wptyw mikrostruktury
tancucha kopolimerowego na kinetyke uwalniania cyklo-
sporyny A i rapamycyny z matryc wykonanych z poli(L-
laktydo-ko-glikolidu) o takim samym wzajemnym stosunku
komonomerow, lecz réznigcych sie mikrostrukturg tancucha
kopolimerowego i masg czgsteczkows.

Materialy i metody

Trzy rodzaje poli(L-laktydo-ko-glikolidu): 85:15 (R=0,41;
Mn=63kDa); 85:15 (R=0,37; Mn=41,2kDa) oraz 85:15(68%
PEG) (Mn=23kDa) (TABELA 1), zastosowano do tworzenia
matryc z 10% zawartoscig cyklosporyny A lub rapamycyny
(sirolimusu) (LC laboratories). W badaniach uzyto kopoli-
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Introduction

Aliphatic polyesters belong to large group of materials,
that may be used for producing various implantable and
injectable systems for controlled drug release [1]. However,
there is the necessity for new polyesthers development with
particular physical and mechanical features, because of
dynamic progress in designing and application of novel drug
carriers. Apart from macrostructure, selecting of copolymers
with appropriate microstructure is also important, bacause
it influences directly physical, thermal, mechanical features
and biodegradability [2]. Copolymerization of glycolide and
lactide is widely used to modify features of polilactide and
polyglycolide. Copolymer, containing 25-70% of glycolidyl
units (GA) is amorphous, and increase of amorphous frac-
tion causes stabilisation of drug release process, which
was observed in many drug delivery systems [3]. Moreo-
ver, along with increase of glycolidyl units, hydrophilicity
increases. Copolymers of glycolide and lactide are used in
making implants (Zoladex®), in situ matrices (Eligard®), or
microparticles (Lupron Depot®) [4]. Attempts of developing
carriers for cyclosporine and rapamycine were noted, as a
way of elimination of many side effects that characterizes
available conventional drug dosages [5,6].

In presented study, the influence of copolymeric chain
microstructure to kinetics of cyclosporine A and rapamycine
release from poly(L-lactide-co-glycolide) matrices made of
the same comonomer ratio but different chain microstructure
and molecular weight.

Material and methods

Three kinds of poly(L-lactide-co-glycolide): 85:15
(R=0,41; Mn=63kDa); 85:15 (R=0,37; Mn=41,2kDa) and
85:15(68% PEG) (Mn=23kDa) were used to prepare matri-
ces with 10 weight-% of one of two studied drugs: CyA or
rapamycine (sirolimus) (LC laboratories) (TABLE 1). Copoly-
mers were synthesized in Centre of Polymeric and Carbon
Materials of PAN in Zabrze, with using Zr(acac),as non toxic
initiator of copolymerization reaction. The characteristic of
copolymers microstructure during the degradation process
was conducted based on the parameters determined from
"H NMR spectra: the percentage content of copolymer
units, the average length of the blocks, randomization and
transesterification of the second mode ratio, according to
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jako nietoksycznego inicjatora. Mikrostrukture tancuchéw
kopolimerowych podczas procesu degradacji okreslano
przy pomocy parametrow wyznaczanych z widm 'H NMR:
procentowego udziatu jednostek kopolimerowych, sredniej
dtugosci blokéw, wspétczynnika beztadnosci i transestryfika-
cji drugiego stopnia, wedtug rownan przedstawionych w lite-
raturze [7]. Widma protonowe wykonano przy uzyciu spek-
trometru o wysokiej rozdzielczosci (AVANCE Il Ultra Shield
Plus, Bruker 600 MHz). Jako rozpuszczalnik zastosowano
osuszony DMSO-d6. Masy czasteczkowe kopolimerow (Mn)
oraz polidyspersyjnosc¢ (D), wyznaczono przy uzyciu chro-
matografu zelowego Phisics SP 8800, stosujgc chloroform
jako eluent, szybkos¢ przeptywu 1 mL/min, kolumny Styragel
oraz kalibracje w oparciu o standardy polistyrenowe. Polime-
rowe filmy o $rednicy 1,2 cm przygotowane zostaty poprzez
rozpuszczenie kazdego z kopolimerow w chlorku metylenu,
rozpuszczeniu odpowiedniej ilosci jednego z badanych le-
kéw (CyA lub rapamycyny) (10% ilosci uzytego polimeru),
a nastepnie zmieszanie obu roztworéw. Roztwoér wylewano
na ptyte szklang i pozostawiono w temperaturze pokojowej
do czasu odparowania rozpuszczalnika. Zwazone probki
polimerowych filméw umieszczono w szczelnie zamykanych
butelkach, zawierajgcych sél fizjologiczna, ktére inkubowano
w 37°C stale mieszajgc. W regularnych odstepach czasu wy-
mieniano roztwor soli fizjologicznej, a w zebranych prébach
oznaczano stezenie leku przy zastosowaniu spektroskopii
UV-VIS (Spektrofotometr V-570, UV-VIS — NIR — JASCO).
W przypadku cyklosporyny A absorbancje mierzono przy
202 nm, natomiast rapamycyny — 276 nm.

Wyniki i dyskusja

W pierwszym etapie badan oceniano profil uwalniania
CyA i rapamycyny z matryc wykonanych z PLAGA 85:15
(R=0,41) w celu potwierdzenia odpowiednio dtugiego czasu
degradaciji, ktory jest korzystny w przypadku uwalniania
lekéw immunosupresyjnych (RYS. 1). Zaobserwowano
uwalnianie CyA z pewnym opo6znieniem, po wystgpieniu
fazy zahamowania uwalniania, ilo§¢ uwolnionego leku
byta zatem w ciggu 246 dni bardzo niewielka, nastepnie
ulegata stopniowemu wzrostowi i po niemal dwéch latach
(698 dni) wynosita 40,4%. Podobng faze poczatkowego
zahamowania uwalniania, zanotowano w przypadku matryc
wykonanych z tego samego kopolimeru, zawierajgcych
rapamycyne (tylko 2,22% przez 227 dni), nastepnie okres
uwalniania leku na bardzo niskim poziomie (w ciggu 512
dni z matrycy ubyto jedynie 8,4% leku). Okresy op6znienia
procesu uwalniania leku z matryc polimerowych, tzw. ,lag
time”, zostaly zaobserwowane w badaniach nad uwalnia-
niem idarubicyny i doksorubicyny z PLAGA. Podczas, gdy
dla idarubicyny wykazano réwnomierny profil uwalniania od
poczatku doswiadczenia, dla dokosorubicyny jego przebieg
charakteryzowat sie duzym spowolnieniem przez pierwsze
dziewietnascie dni, wynikajacym z oddziatywan miedzy
grupag hydroksylowag doksorubicyny i grupg karbonylowg
polilaktydu [8]. Podobne wyniki opublikowano dla mikrosfer,
wykonanych z PLAGA (75:25), z ktérych CyA uwalniata
sie na bardzo niskim poziomie przez okres 4 tygodni, po
wstepnym okresie zahamowania uwalniania, trwajgcym 3
tygodnie. Rownomierne uwalnianie leku zaobserwowano
natomiast dla mikrosfer, wykonanych z PLA. Réznice w pro-
filu uwalniania CyA z mikrosfer wykonanych z PLAi PLAGA
prébowano wyjasni¢, w oparciu o réznice w krystalicznosci
obu materiatéw. W przypadku mikrosfer, wykonanych z
krystalicznego PLA, powstawa¢ mogty mikrokanaty, ktore
funkcjonujg jako przestrzen dla penetracji wody [5].

the equations presented in literature [7]. The proton NMR
spectra of copolymers were recorded on high resolution
spectrometr (AVANCE Il Ultra Shield Plus, Bruker 600 MHz).
DMSO-d6 was used as a solvent. The molecular weight was
determined by GPC (Physics SP 8800 chromatograph), with
chloroform as eluent. The 1,2 cm diameter films were pre-
pared from solution of each kind of copolymer in methylene
chloride, solution of the appropriate amount of drug (CyA
or rapamycine) (10 wt% of used copolymeric material) and
mixing the two solutions. The solution was cast by means
of a standard casting device on a glass plate, evaporated
at ambient temperature and dried under reduced pressure.
The weighted polymeric matrices were placed in well closed
vials with physiological saline. The vials were incubated
at 37°C and constantly shaked. Systematically, the physi-
ological saline was replaced and drug concentration was
determined in collected samples by means of UV-vis spec-
troscopy (Spectrophotometer V-570, UV-VIS-NIR-JASCO).
For CyA, the absorbance was measured at 202 nm and for
rapamycine at 276 nm.

Results and discussion

In the first stage of experiment, release profile of CyA
and rapamycine from PLAGA 85:15 (R=0,41) matrices was
analyzed to confirm enough slow degradation process,
appropriate for immunosuppresive drugs release (FIG. 1).
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RYS. 1. Procentowa ilos¢ uwolnionych lekéw im-
munosupresyjnych z matrycy wykonanej z PLAGA
85:15 (R=0,41) w czasie 698 dni (cyklosporyna A)
i 512 dni (rapamycyna).

FIG. 1. Cumulative release profile from PLAGA
85:15 (R=0,41) of cyclosporine A during 689 days
and rapamycine during 512 days.

Lag time in CyA release was observed, so the amount of
released drug during 246 days was very low, then it was
gradually rising to reach 40,4% after almost 2 years (698
days). Similarly, initial inhibition of drug release was noted
also for matrices made of the same kind of copolymer,
containing rapamycine (only 2,22% during 227 days), fol-
lowed by period of very low level of released drug (during
512 days only 8,4% of rapamycine was released). Lag time
in drug release profile was also observed in studies on
idarubicine and doxorubicine release from PLAGA. Even
release of idarubicin from the beginning of the experiment
was detemined, but very slow until ninetieth day in case
of doxorubicine, where structural interactions between
hydroxyl group of idarubicine and carbonyl group of poly-
lactide were confirmed [8]. Similar results were published
for PLAGA (75:25) microspheres, from which CyA had
long lag time of 3 weeks, and throughout 4 weeks, the
released amount of this drug was undesirable low. In case
of PLA microspheres, even CyA release was observed.



TABELA 1. Mikrostruktura matryc, wykonanych z poli(L-laktydo-ko-glikolidu), zawierajacych cyklosporyne A lub
rapamycyne (Mn - liczbowo sredni ciezar czagsteczkowy; ILL, IGG - sSrednia dlugos¢ jednostek laktydylowych
i glikolidylowych; R — wspétczynnik beztadnosci; Tll — wspétczynnik transestryfikacji drugiego stopnia, I/M

— stosunek ilosci inicjatora do monomeru).

TABLE 1. Microstructure of poly(L-lactide-co-glycolide) matrices, containing cyclosporine A or rapamycine

(Mn - number-average molecular weight; ILL, IGG -

the average length of lactidyl and glycolidyl sequences;

R - randomization ratio; Tll — transesterification of the second mode ratio; I/M - initiator to monomer ratio).

Copolymerization condi-

Rodzaj polimeru The average length R T tions
Kind of copolymer of sequences f M T
poly(L-lactide-co-glycolide) (85:15) | 63 000 st 041 | 02 1/800 110°C
GG~ b
. . ) I, =8,65
poly(L-lactide-co-glycolide) (85:15) 41 200 (s 0,37 | 0,18 1/1000 120°C
G~ I»
poly(L-lactide-co-glycolide):PEG I, =6,73 o
(85:15):68% PEG 23 000 Joo = 1,2 0,55 | 0,55 1/600 120°C

W cyclosporine A
Orapamycine

% of released drug

Yy =
PLAGA 85:15 PLAGA 85:15 PLAGA 85:15
(R=0,41) (R=0,37) (68%PEG)

RYS. 2. Procentowa ilo$¢ uwolnionej cyklospory-
ny A i rapamycyny z matryc wykonanych z poli(L-
laktydo-ko-glikolidu) w ciggu 227 dni.
FIG. 2. The amount of released cyclosprine A and
rapamycine from matrices obtained from poly(L-
lactide-co-glycolide) during 227 days.

W drugim etapie poréwnano profil uwalniania z trzech
matryc, wykonanych z PLAGA o réznej mikrostrukturze
tancucha (RYS. 2i 3, TABELA 1). W ciggu 227 dni najwiecej
CyA uwolnionej zostato z PLAGA 85:15; R=0,37 (30,9%),
nieco mniej z kopolimeru z 68% zawartoscig glikolu poli-
etylenowego (PEG) - PLAGA 85:15 (68% PEG) (26,9%),
natomiast jedynie niewielka ilos¢ z PLAGA 85:15; R=0,41.
Najwieksza ilos¢ rapamycyny uwolniona zostata z PLAGA
85:15 (68% PEG) (5%). Zaobserwowano réznice w ilosci i
sposobie uwalania badanych lekéw z matryc, wykonanych
z PLAGA 85:15; R=0,41 oraz PLAGA 85:15; R=0,37. Wy-
raznie wiekszg ilo§¢ uwolnionego leku zaobserwowano dla
matryc wykonanych z kopolimeru o nizszej masie czgstecz-
kowej, syntezowanych w wyzszej temperaturze (120°C),
mogacej wptywacé na wzmozone procesy transestryfikacyjne
i powstawanie wiekszej ilosci krotszych sekwencji staty-
stycznych w tahcuchach kopolimerowych, wptywajacych
na bardziej rownomierny przebieg degradaciji i procesu
uwalniania leku. Na przyspieszenie uwalniania leku wptynat
réwniez dodatek PEG. Wyraznie wieksze ilosci obydwu
badanych lekéw uwolnione zostaty z PLAGA 85:15 (68%
PEG) w poréwnaniu z PLAGA 85:15; R=0,41. Wyniki te sg
zgodne z obserwacjami, iz im bardziej amorficzny kopolimer,
wieksza zawartos¢ jednostek glikolidylowych, nizsza masa
czasteczkowa i bardziej hydrofilowy polimer, tym szybciej i
gwattowniej zachodzi proces degradacji [9].
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RYS. 3. Procentowa ilo$¢ uwolnionej cyklospory-
ny Airapamycyny z matrycy wykonanej z PLAGA
85:15 (R=0,37) oraz PLAGA 85:15 (68% PEG) w
czasie 227 dni.

FIG. 3. Cumulative release profile of cyclosporine
A and rapamycine from PLAGA 85:15 (R=0,37) and
PLAGA 85:15 (68% PEG) during 227 days.

Differences in release profile from PLA and PLAGA micro-
spheres were explained as a result of differences in crystal-
lity of the materials. In microspheres made from crystalline
PLA, microtubes may have been formed during degradation
process, that act as a space for water penetration [5].

In the second stage, release profile from three kinds of
matrices obtained from PLAGA with different chain micro-
structure were compared (FIGs. 2 i 3, TABLE 1). During
227 days, the most of CyA was released from PLAGA
85:15; R=0,37 (30,9%), a bit less from copolymer contain-
ing 68% of polyethylene glycol (PEG) - PLAGA 85:15 (68%
PEG) (26,9%), and only small amount from PLAGA 85:15;
R=0,41. The highest amount of rapamycine was released
from PLAGA 85:15 (68% PEG) (5%). Differences in amount
and release profile of the studied drugs from PLAGA
85:15; R=0,41 and PLAGA 85:15; R=0,37 matrices were
determined. Significantly higher amount of released drug
was observed for matrices obtained from copolymer with
lower molecular weight, synthesized in higher temperature
(120°C), which may cause intensification of transesterifica-
tion processes and forming higher amount of short random
sequences in copolymer chain, allowing more regular
degradation and drug release profile. Addition of PEG
also influenced acceleration of drug release. Significantly
higher amount of the analyzed drugs were released from
PLAGA 85:15 (68% PEG) than PLAGA 85:15 (R=0,41).
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Stwierdzono odmienny przebieg uwalniania CyA i rapa-
mycyny z matryc, wykonanych z trzech rodzajéw PLAGA,
réznych pod wzgledem mikrostruktury tancuchéw kopolime-
rowych. Najwolniejszy przebieg uwalniania cyklosporyny Ai
rapamycyny zaobserwowano dla kopolimeru o najwyzszej
masie czgsteczkowej i najdtuzszych srednich dtugosciach
sekwencji laktydylowych, mogacych tworzyé¢ krystaliczne
regiony homopolilaktydylowe, ktérych obecno$¢ moze spo-
walnia¢ proces degradacji. Okresy zahamowania uwalniania
leku, zaobserwowane w wiekszosci badanych matryc (z
wyjatkiem PLAGA 85:15 (R=0,37)), wynika¢ moga z oddzia-
tywan pomiedzy matrycag kopolimerowa a czgsteczkg leku.
Oddziatywanie czasteczki leku z tancuchem polimerowym
wplywa na znaczne spowolnienie procesu degradacji ma-
trycy polimerowej z lekiem.
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It was observed, that the more amorphous copolymer, the
highest glycolidyl units content and the most hydrophilic
polymer, the faster and more rapid degradation process

[9].
Conclusions

Different CyA and rapamycine release profile from ma-
trices obtained from three kinds of PLAGA 85:15, depend-
ent on copolymer chain microstructure was determined.
The slowest release process of CyA and rapamycine was
observed for copolymer with the highest molecular weight
and the longest the average length of the lactidyl blocks,
that may form crystalline homopolilactidyl regions and delay
degradation process. Inhibition of drug release, observed
for most of studied matrices (except from PLAGA 85:15;
R=0,37), may result from interactions between copolymeric
matrice and drug molecule. Interaction of drug molecule with
copolymer chain influences significantly slowlier degradation
process of polymeric matrice with drug.
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Wstep

Rozwdj inzynierii tkankowej zwigzany jest z rosngcym
zapotrzebowaniem na nowe, biozgodne, resorbowalne
materiaty, przeznaczone do wytwarzania tréjwymiarowych
poditozy dla komorek, umozliwiajgcych odtworzenie pra-
widlowej struktury przestrzennej regenerujacej sie tkanki.
Do najbardziej perspektywicznych biomateriatow, z punktu
widzenia medycyny regeneracyjnej, nalezg syntetyczne
polimery z grupy poliestréw alifatycznych [1]. Kopolimery
glikolidu, laktydu, e-kaprolaktonu oraz trimetylenoweglanu
(TMC) sg szeroko badane pod kgtem ich wykorzystania do
konstrukcji rusztowan dla adherentnych komérek. Jednakze
pewne watpliwosci co do petnej biozgodnosci tego rodzaju
materiatéw budzi mozliwo$¢ obecnosci w ich strukturze do-
mieszek poreakcyjnych (rozpuszczalniki, sole metali) [2,3,4].
Tradycyjne metody syntezy tych biomateriatéw wykorzystujg
toksyczne zwigzki cyny jako inicjatory procesu polimeryzacji.
Catkowita eliminacja tych zwigzkéw z polimeru jest praktycz-
nie niemozliwa, co skutkuje ich powolnym przenikaniem do
krwi. Z tego wzgledu dazy sie do zastgpienia zwigzkdw cyny
bardziej biozgodnymi inicjatorami polimeryzacji, takimi jak
zwigzki cyrkonu, cynku, wapnia lub Zelaza [2,3,5,6].

Celem pracy byta ocena proceséw adhezji oraz wzrostu
ludzkich fibroblastéw na powierzchni szeregu biodegrado-
walnych materiatéw polimerowych réznigcych sie sktadem
chemicznym, strukturg fancucha i masg czgsteczkows.
Badanymi materiatami byty kopolimery glikolidu, laktydu,
e-kaprolaktonu oraz TMC, otrzymane z wykorzystaniem
acetyloacetonianu cyrkonu (Zr(Acac),), jako inicjatora
polimeryzacji.

Materialy i metody

Wszystkie materiaty polimerowe wykorzystane w bada-
niach (TABELA 1) otrzymano na podstawie wczesniej opisa-
nych procedur ich syntezy [6]. Kopolimeryzacje prowadzono
w masie, w atmosferze argonu, umieszczajac komonomery
z Zr(Acac), w szczelnie zamknietych szklanych amputach.
Ampuly umieszczono w tazni olejowej o temp. 120°C, za-
opatrzonej w mieszadto.

Mase czasteczkowg (Mn) oraz polidyspersje (D) wy-
znaczono za pomocg chromatografii zelowej przy uzyciu
chromatografu Physics SP 8800. Widma H-1 (600MHz)
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Introduction

The development of tissue engineering depends strongly
upon designing of novel, biocompatible, resorbable materi-
als suitable to fabrication of scaffolds needed to guide tissue
regeneration in three dimensions. Biodegradable synthetic
polymers as aliphatic polyesters seem to be the most prom-
ising biomaterials for tissue engineering [1]. Copolymers of
glycolide, lactide, e-caprolactone and trimethylene carbon-
ate (TMC) are commonly used for scaffold fabrication [1,2].
However, traditional methods of their synthesis employ
highly toxic tin compounds as initiators of polymerization.
Complete elimination of these compounds from the bioma-
terials is practically impossible which results in their slow
penetration into patients blood circulation system [2,3,4].
Therefore, several attempts were recently made to replace
tin-based initiators with more biocompatible compounds of
zirconium, zinc, calcium or iron [2,3,5,6].

The aim of our study was to examine adhesion and
growth of human fibroblasts on a set of novel biodegrad-
able copolymers of L-lactide, glycolide, e-caprolactone and
trimethylene carbonate. The synthesis of the materials was
carried out with the use of nontoxic zirconium acetylaceto-
nate as an initiator of polymerization.

Materials and methods

All of the polymeric materials (TABLE 1) were obtained
on the basis of copolymerization procedures described
earlier [6]. Briefly, copolymerizations were conducted in
bulk in argon atmosphere, comonomers with the Zr(Acac),
as initiator were charged into glass ampoules and sealed.
The ampoules were conditioned in an oil bath equipped
with shaker at 120°C.

Molecular weights (Mn) and polydispersity (D) of the
copolymers were determined by gel permeation chroma-
tography with a Physics SP 8800 chromatograph. The H-1
(600MHz) and C-13 (125MHz) NMR spectra of the co-
polymers were recorded with a Bruker 600MHz AVANCE I
Ultra Shield Plus. Dried DMSO-d, or CDCI, were used as a
solvent. The proton spectra were obtained with a 3.74-s ac-
quisition time, 7us pulse width and 4.7s delay time between
pulses and the carbon spectra with 1.8s the acquisition time,
9us pulse width, the delay between pulses 3s.

The obtained copolymers were dissolved in 1,1,1,3,3,3-
HFIP (Fluka) to obtain polymer solutions with the same
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TABELA 1. Charakterystyka mikrostruktury bada-
nych kopolimeréw.

TABLE 1. Microstructure characteristic of the
studied copolymers.

The aver-
No Kind of copolymer Mn D agelength R T,
of blocks
92% e-caprolactone Lgs =0.72
1 /8% glycolide 63000 | 2.1 L(j;p=4'1 1.6 | 1,07
85% L-lactide/ L, =924
2 15% glycolide 75600 | 2.0 L;;=1.63 0.41] 0.2
75% L-lactide/ L, =78
& 25% e-caprolactone ) = 1 LCLaLp=2.6 L
4| TO%Ylactdel 136000 26| uZ 928 | 05 | 278
T =2,
70% TMC/ L =4.11
51  30%Lactide | 17900|20 |7 155 0:5710.63
6 3O°/u7cg°p/lr_lc_),|\igtone/ 31500 |2,1 Llc_ap==34é%3 05| -
= 3.
30% glycolide / Lec=2.9
7 70% TMC 6000 (1.5 Lfg 764 | 03] -

i C-13 (125MHz) NMR kopolimeréw wykonano na spek-
trometrze Bruker 600 MHz AVANCE II Ultra Shield Plus.
Jako rozpuszczalnik zastosowano osuszony DMSO-d, lub
CDCl,. Widma protonowe otrzymano przy czasie akwizyciji
3.74sek., szerokosci impulsu PW=7ys, i 4.7sek. odstepem
miedzy impulsami, natomiast widma weglowe z czasem
akwizycji 1.8sek., szerokoscig impulsu PW=9 us i odstepem
miedzy impulsami 3sek.

Otrzymane kopolimery rozpuszczanow 1,1,1,3,3,3-HFIP
(1,1,1,3,3,3-Heksafluoro-2-propanol; Fluka) uzyskujgc roz-
twory o jednakowej lepkosci, ktére nastepnie wprowadzano
do studzienek mikroptytek testowych do hodowli komérko-
wej. Mikroptytki te suszono, najpierw na powietrzu a nastep-
nie w prézni w celu catkowitego usuniecia rozpuszczalnika.
Nastepnie ptytki sterylizowano promieniowaniem y.

Badania prowadzono na siedmiu materiatach polime-
rowych: 1) 92:8 poli(e-kaprolaktono-ko-glikolid) (PCL92%-
PGA8%, Mn=63.000Da); 2) 85:15 poli(L-laktydo-ko-glikolid)
(L-PLA85%-PGA15%, Mn=75.600Da); 3) 75:25 poli(L-
laktydo-ko-¢-kaprolakton) (L-PLA 75% - PCL25%, Mn =
60.300Da); 4) 70:30 poli(L-laktydo-ko-trimetylenoweglan)
(L-PLA70%-TMC30%, Mn=36.000Da); 5) 30:70 poli(L-
laktydo-ko-trimetylenoweglan) (L-PLA30%-TMC70%,
Mn=17.500Da); 6) 30:70 poli(e-kaprolaktono-ko-trimety-
lenoweglan) (PCL30%-TMC70%, Mn=31.500); 7) 30:70
poli(glikolido-ko-trimetylenoweglan) (PGA 30%-TMC70%,
Mn=6.000Da). Ich mikrostrukture, przedstawiong w TABELI 1,
scharakteryzowano na podstawie parametréw wyznaczo-
nych z widm 'H i ®*C NMR, takich jak: srednia dtugos¢
laktydylowych, glikolidylowych, kaproilowych i weglanowych
(odpowiednio - L, Lgg, Lcap, Lr) blokow, procentowa zawar-
tos¢ jednostek glikolidylowych (Fgg) lub laktydylowych (F,, );
wspotczynnik randomizaciji (R) lub transestryfikacji (T ).

Ludzkie dzigstowe fibroblasty HGF-1 (ATCC-LGC Pro-
mochem) hodowano w pozywce MEM (Minimum Essential
Medium, Sigma) zawierajgcej 10% bydlecej surowicy pfo-
dowej, 100U/ml penicyling, 100ug/ml streptomycyne, 1x
MEM-Non Essential Amino Acids i 10 mM HEPES. Hodowle
prowadzono w temp. 37°C, w atmosferze o skfadzie 95%
powietrze/5% CO,. Do oceny adhezji i wzrostu komdrek
wykorzystano test “In Vitro Toxicology Assay Kit, Sulforho-
damine B Based” (Sigma). Podstawowym sktadnikiem tego
testu jest barwnik Sulforodamina B, ktéry wigze sie z biatka-
mi komorkowymi. Po wybarwieniu komérek i rozpuszczeniu
zwigzanego w ich wnetrzu barwnika dokonywano pomiaru
absorbancji przy diugosci fali A=565nm oraz A=690nm

viscosity and used as the polymeric film coating the 96-well
plates. Then the culture plates were dried under the air at-
mosphere and under reduced pressure to remove solvent
completely and sterilized with exposure to y-irradiation.

Different kinds of biodegradable copolymers have been
selected to examine their influence on human chondro-
cytes growth: 1) 92:8 poly(e-caprolactone-co-glycolide)
(PCL92%-PGA8%-, Mn=63.000); 2) 85:15 poly(L-lactide-
co-glycolide)(L-PLA85%-PGA15%, Mn=75.600); 3) 75:25
poly(L-lactide-co-e-caprolactone)(L-PLA75%-PCL25%,
Mn=60.300); 4) 70:30 poly(L-lactide-co-trimethylene carbon-
ate) (L-PLA70%-TMC30%, Mn=36.000); 5) 30:70 poly(L-
lactide-co-trimethylene carbonate)(L-PLA30%-TMC70%,
Mn=17.500); 6) 30:70 poly(e-caprolactone-co-trimethylene
carbonate) (PCL30%-TMC70%, Mn=31.500); 7) 30:70
poly(glycolide-co-trimethylene carbonate)(PGA30%-
TMC70%, Mn=6000). Their characteristic, conducted on
the basis on the parameters determined from 'H and *C
NMR spectra as the average length of the lactidyl, gly-
colidyl, caproyl, carbonate ( L, Lgg, Lcap Lt respectively)
blocks; the percentage content of glycolide (Fg) or lactide
(F..); randomization (R) or transesterification (T,) ratio, is
presented in TABLE 1.

Human gingival HGF-1 fibroblasts (ATCC-LGC Pro-
mochem) were cultured at 37°C in 5%CO,, in MEM sup-
plemented with 10% fetal bovine serum, 100U/ml penicillin
and 100ug/ml streptomycin, 1x MEM-Non Essential Amino
Acids and 10mM HEPES buffer. Cell adhesion and prolifera-
tion were quantitated using “In Vitro Toxicology Assay Kit,
Sulforhodamine B Based” (Sigma). The Sulforhodamine B
is a dye staining cellular proteins. After the liberation of the
incorporated dye absorbance was measued at A=565nm and
A=690 nm (reference wavelength). To study the cell adhe-
sion, fibroblasts were plated at 10* cells per well in 200l
of culture medium in 96-well plates. Subsequently, plates
were incubated under normal culture conditions for 1 and 4
hours. At the end of incubation, cells were washed with PBS,
fixed with TCA and then the assay was performed. To study
the cell proliferation, fibroblasts were plated at 5x10° cells
per well in 200ul of culture medium and cultured for 4 days.
The loss of cell membrane integrity was determined using “In
Vitro Toxicology Assay Kit, Lactate Dehydrogenase Based”
(Sigma) according to the manufacturer’s instruction.

Results and discussion

It has been previously shown that polymeric materials
synthesized with the use of Zr(Acac), displayed appropriate
mechanical properties and degradation rate. Copolymers of
L-lactide, glycolide, e-caprolactone produced with the use
of Zr(Acac), appeared to promote the growth and viability
of osteoblasts, fibroblasts and monocyte-like cells [7,8,9].
As shown in FIG. 1, on polymeric films fibroblasts attached
more slowly compared to control. After 1h of incubation cell
number was comparable to that seen in control cultures
exclusively on L-PLA30%-TMC70%. However, after 4h of
incubation the fibroblasts adhered to the majority of polymer
films as well as they adhered to the control plastic substrate.
The number of adherent cells was significantly decreased
on solely one polymeric material: PGA30%-TMC70%.

Generally the proliferation rate of fibroblasts growing
on polymer films was similar to control value. Significant
inhibition of the growth was observed on two materials: PCL
30%-TMC 70% and PGA30%-TMC70% (FIG. 2A). Loss of
cell membrane integrity was observed in the cells cultured
on PGA30%-TMC70% (FIG. 2B).

Generally, it should be concluded that majority of the
studied copolymers are well-tolerated and appropriate for
growth of human connective tissue cells.
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(dtugosc¢ referencyjna). Badajgc adhezje, do studzienek
mikroptytki wprowadzano po 10* komérek w 200ul pozywki,
a nastepnie plytki inkubowano w inkubatorze CO, przez
jedng oraz cztery godziny. Nastepnie studzienki ptukano
PBS, komoérki utrwalano w TCA, po czym wykonywano
oznaczenie. Dla oceny szybkosci proliferaciji fibroblastéw
na powierzchni badanych materiatéw do poszczegdinych
studzienek mikroptytki wprowadzano po 5x10° komorek
zawieszonych w 200pl pozywki. Komorki te hodowano na
powierzchni badanych materiatéw 4 doby po czym postepo-
wano z nimi w sposob opisany powyzej. Integralno$¢ bton
komorkowych badano przy pomocy testu ,In Vitro Toxicology
Assay Kit, Lactate Dehydrogenase Based” (Sigma) zgodnie
z instrukcjg producenta.

Wyniki i dyskusja

Wykazano, ze materiaty polimerowe takie jak polilaktydy,
poliglikolid i poli-e-kaprolakton syntetyzowane przy pomocy
Zr(Acac)4 charakteryzujg sie, z punktu widzenia inzynierii
tkankowej, odpowiednimi wiasciwosciami mechanicznymi
oraz szybkoscig degradacji. Stwierdzono, ze na powierzchni
kopolimerow L-laktydu, glikolidu i e-kaprolaktonu mozliwy byt
wzrost osteoblastéw, fibroblastéw i monocytéw, przy czym
nie obserwowano cytotoksycznego dziatania powyzszych
podiozy na te komorki [7,8,9].

Jak pokazano na RYS. 1, fibroblasty na wiekszosci
badanych materiatow zakotwiczaty sie nieco wolniej niz na
standardowym polistyrenowym podtozu, gdyz po 1 godzinie
inkubaciji jedynie liczba komo-
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RYS. 1. Adhezja fibroblastow HGF-1 do powierzch-
ni materiatébw polimerowych po 1 i 4 godzinach
inkubacji; srednia * SD, *P<0,05; (C. Kontrola;
1. PGA8%-PCL92%; 2. LPLA85%-PGA15%; 3.
LPLA75%-PCL25%; 4. LPLA70%-TMC30%; 5.
LPLA30%-TMC70%; 6. PGA30%-TMC70%; 7.
PGA30%-TMC70%).

FIG. 1. The fibroblast adhesion to the various
polymer films after 1h and 4h of incubation; mean
* SD, *P<0,05; (C. Control; 1. PGA8%-PCL92%;
2. LPLA85%-PGA15%; 3. LPLA75%-PCL25%; 4.
LPLA70%-TMC30%; 5. LPLA30%-TMC70%; 6. PGA
30%-TMC 70%; 7. PGA30%-TMC70%).
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i PGA 30%-TMC70% (RYS.
2A). Oznaczenie aktywnosci
dehydrogenazy mleczanowej
(LDH) w medium hodowlanym
pozwolito na stwierdzenie, ze
sposrod badanych materiatow
jedynie PGA 30%-TMC70%
wywierat dziatanie cytotok-
syczne, co manifestowato sie
zwigkszonym uwalnianiem do
pozywki tego cytozolowego
enzymu (RYS. 2B).
Uzyskane w niniejszej pracy wyniki pozwolity na wyciag-
niecie wniosku, ze badane kopolimery charakteryzowata
dobra tolerancja komdérkowa i sg one odpowiednimi mate-
riatami do hodowli ludzkich komoérek tgcznotkankowych.

7. PGA30%-TMC70%).
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RYS. 2. A) Wzrost fibroblastow HGF-1 na powierzchni materiatéw polimerowych.
B) Aktywnosé LDH w pozywce (% uwolnionego enzymu). Komérki hodowano na
powierzchni materiatéw 4 doby. Srednia * SD, *P<0,05; (C. Kontrola; 1. PGA8%-
PCL92%; 2. LPLA85%-PGA15%; 3. LPLA75%-PCL25%; 4. LPLA70%-TMC30%; 5.
LPLA30%-TMC70%; 6. PGA 30% - TMC 70%; 7. PGA30%-TMC70%).

FIG. 2. A) Growth of HGF-1 fibroblasts on various polymer films; B) Activity of
LDH released to culture medium. The cells were cultured for 4 days. mean * SD,
*P<0,05; (C. Control; 1. PGA8%-PCL92%; 2. LPLA85%-PGA15%; 3. LPLA75%-
PCL25%; 4. LPLA70%-TMC30%; 5. LPLA30%-TMC70%; 6. PGA 30% - TMC 70%;
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Wstep

Dla rozwoju wspotczesnych form terapii schorzen tkanki
chrzestnej, wykorzystujgcych osiggniecia inzynierii tkan-
kowej, istotne znaczenie majg poszukiwania nowych, bioz-
godnych, bioresorbowalnych materiatéw, ktére mogtyby byé
wykorzystane do wytwarzania tréjwymiarowych podtozy, o
mikrostrukturze i wtasciwosciach sprzyjajgcych zasiedlaniu
przez komorki. Materiaty te powinny by¢ biokompatybilne i
posiadac wtasciwosci, ktore stymulujg adhezje, namnazanie
oraz roznicowanie hodowanych komoérek. Najbardziej per-
spektywicznymi biomateriatami wydaja sie by¢ syntetyczne
polimery z grupy poliestrow alifatycznych. Kopolimery gli-
kolidu, laktydu, e-kaprolaktonu, a takze trimetylenoweglanu
(TMC) sg powszechnie badane pod katem ich wykorzystania
do konstrukgji rusztowan dla komérek [1,2]. Jednakze, trady-
cyjne metody syntezy tych biomateriatow wykorzystujg tok-
syczne zwigzki cyny jako inicjatory procesu kopolimeryzacji.
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Introduction

Finding of novel bioresorbable materials suitable to
fabrication of scaffolds possessing microstructure and
properties facilitating colonization by cells is an important
factor influencing the development of modern methods
of treatment for cartilage repair. These materials must be
biocompatible to be well tolerated by the body as well as
must support cell adhesion, growth and differentiation.
Biodegradable synthetic polymers as aliphatic polyesters
seem to be the most promising materials for tissue engi-
neering. Copolymers of glycolide, lactide, e-caprolactone
and trimethylene carbonate (TMC) are commonly used
for scaffold fabrication [1,2]. Traditional methods of their
synthesis employ highly toxic tin compounds as initiators of
polymerization. Complete elimination of these compounds
from the polymers is practically impossible which results in
their slow penetration into patients blood circulation system.
Therefore, the novel methods of fabrication of these materi-
als have been developed recently. These methods rely on
the use of non-toxic zirconium compounds as initiators of
polymerization [2,3,4].



Catkowita eliminacja tych inicjatorow z kopolimeru jest prak-
tycznie niemozliwa, co skutkuje ich powolnym przenikaniem
do ukfadu krazenia. W ostatnich latach, opracowano nowe
metody syntezy tych kopolimerédw oparte na zastosowaniu
praktycznie nietoksycznych cyrkonowych inicjatorow poli-
meryzacji [2,3,4].

Celem niniejszej pracy jest ocena mozliwosci wykorzy-
stania tréjwymiarowych podtozy, wytworzonych z kopoli-
meru L-laktydu i glikolidu, syntetyzowanego przy uzyciu
nietoksycznego inicjatora kopolimeryzacji - acetyloaceto-
nianu cyrkonu, do hodowli ludzkich chondrocytéw. Podtoza
wytworzone zostaty zgodnie ze zmodyfikowang metodg
odlewania z roztworu i wyptukiwania czgsteczek porogenu
[2]. Podtoza takie posiadaty znacznie wiekszg porowatos¢
otwartg i przepuszczalnos¢ dla ptyndw niz otrzymywane
metodg klasycznag.

Materialy i metody

Chondrocyty izolowano z chrzestnych fragmentéw
przegrody nosowej pacjentki w wieku 33 lat wg. uprzednio
opisanej metody [5]. Komoérki hodowano w pozywce MEM
zawierajgcej 10% bydleca surowice ptodowa (FBS), peni-
cyline (100 U/ml), streptomycyne (100 ug/ml), kwas askor-
binowy (50 pg/ml), suplement ,MEM-Non Essential Amino
Acids” (1x) i bufor HEPES (10 mM). Hodowle prowadzono
w temp. 37°C, w atmosferze o sktadzie 95% powietrze/5%
CO,. Chondrocyty hodowano na porowatych podtozach,
wykonanych z kopolimeru L-laktydu i glikolidu, w ktérym
molowy stosunek obu monomerdw wynosit 85:15. Kopolimer
zostat zsyntetyzowany z wykorzystaniem acetyloacetonia-
nu cyrkonu, jako inicjatora polimeryzaciji. Srednia masa
czasteczkowa (M,) kopolimeru wynosita 50kDa, srednia
dtugos¢ blokow laktydylowych i glikolidylowych wynosita
odpowiednio 14,7 i 2,6. Polimerowe gabki w postaci krgzkow
o $rednicy 12 mm i wysokosci 2 mm otrzymano zmodyfi-
kowang metodg odlewania z roztworu/wyptukiwania soli
[2]. Porowatos$¢ podioza wynosita 83%, a rozmiar poréw
miescit sie w zakresie 250-320 um. Na gérng powierzch-
nie polimerowego nosnika, umieszczonego w naczyniu
hodowlanym, nanoszono 5%x108 chondrocytéw. Hodowle
prowadzono siedem dni. Kontrole stanowity chondrocyty
hodowane w warunkach standardowych (hodowla 2D).
Jedna z prowadzonych hodowli 2D charakteryzowata sie
wysokim zageszczeniem chondrocytéw (9x10* komorek/
cm?), natomiast druga prowadzona byla w zageszczeniu
umiarkowanym (10*komaérek/cm?), pozwalajgcym chondro-
cytom na intensywng proliferacje.

Oceny zasiedlenia nos$nika, przez chondrocyty, dokonano
przy uzyciu mikroskopu konfokalnego Olympus Fluoview,
po wybarwieniu komorek jodkiem propidyny (5 pg/ml).
Do wyznaczenia liczby chondrocytéw zasiedlajgcych ba-
dane gabki wykorzystano test ,CyQUANT Cell Proliferation
Assay Kit” (Molecular Probes).

Aktywnos¢ transkrypcyjna genow biatek macierzy poza-
komorkowej: agrekanu i kolagenu | oraz genu histonu H3
badano w chondrocytach hodowanych zaréwno w pozywce
o standardowym sktadzie, jak i w medium pozbawionym
FBS, zawierajacym nastepujgce suplementy: ITS-A (1x),
TGF-B1 (10 ng/ml), deksametazon (100 nM) oraz bogata
w lipidy albumina bydleca (1,25 mg/ml).

Ekstrakcje RNA z chondrocytéw prowadzono przy pomo-
cy zestawu ,RNeasy Mini Kit” (Qiagen). W celu catkowitego
wyeliminowania komdrkowego DNA z ekstraktow zastoso-
wano zestaw ,RNase-Free DNase Set” (Qiagen). Startery
do reakcji RT-QPCR, specyficzne do sekwencji badanych
transkryptow, a takze endogennej kontroli (GAPDH) zapro-
jektowano przy uzyciu programu Primer Express™ 2.0.

In this report, porous scaffolds made of the copolymer
of L-lactide and glycolide synthesized with the use of zirco-
nium acetylacetonate are evaluated with respect to in vitro
chondrocyte cultures. The scaffolds were developed by a
modified solvent casting/particulate leaching technique [2].
The modified method allowed to obtain scaffolds having
higher open porosity and permeability compared to clas-
sical method.

Materials and methods

The cells were isolated from the specimen of cartilage
from the nasal septum of thirty three year old patient as
described previously [5]. Isolated cells were cultured in MEM
supplemented with 10% fetal bovine serum (FBS), 100 U/ml
penicillin, 100 pg/ml streptomycin, 50 pg/ml ascorbic acid,
MEM-Non Essential Amino Acids (1x), 10 mM HEPES buffer.
Cells were incubated at 37°C in a humidified atmosphere
containing 95% air and 5%CO,.

Chondrocytes were cultured on porous scaffolds made
from the copolymer of L-lactide and glycolide (PLG), with
a molar ratio of L-lactide to glycolide 85:15. The copolymer
was synthesized with the use of zirconium acetylacetonate
as an initiator of polymerization. The number-average
molecular weight (M,) of PLG was 50 kDa and average
lengths of the lactidyl and glycolidyl blocks were 14.7 and
2.6 respectively. The scaffold disks (12 mm diameter, 2 mm
thickness) were produced by a modified solvent casting/par-
ticulate leaching technique [2]. The porosity of the obtained
sponges was about 83% and the pore diameters were 250-
320 pm. Cell suspension containing 5% 10° chondrocytes was
loaded onto an upper side of each scaffold and constructs
were statically cultured for seven days. Chondrocytes grow-
ing in the standard monolayer culture were used as control
materials. High-density monolayer cultures were established
by seeding 9x10* cells/cm?. In low-density cultures chondro-
cytes were plated at a cell density of 10*cells/cm?. The cells
were seeded at low density to stimulate cell proliferation.
Colonization of scaffolds with chondrocytes was estimated
using a confocal microscope Olympus Fluoview after cell
staining with propidium iodide (5 pg/ml). Cell number in scaf-
folds was quantitated using “CyQUANT® Cell Proliferation
Assay Kit” (Molecular Probes).

Transcriptional activity of genes coding for extracellular
matrix proteins: collagen | and aggrecan as well as a histone
H3 gene was determined in chondrocytes cultured both
in standard culture medium and in medium without FBS,
containing ITS-A (1x), TGF-B1 (10 ng/ml), dexamethasone
(100 nM) and lipid-rich bovine serum albumin (1,25 mg/ml).
The total RNA was extracted with RNeasy Mini Kit” (Qiagen).
Genomic DNA was eliminated from the extracts by use of
.RNase-Free DNase Set” (Qiagen). The primers for PCR
amplification were designed using Primer Expres 2.0.

Reverse transcription was performed by use of ,Master-
Amp™ Tth DNA Polymerase” kit. QPCR has been performed
by use of ,QuantiTect SYBR Green PCR Kit” (Qiagen). The
reaction was performed in a volume of 20ul. Each sample
was assayed eight times. The analysis was performed
with the use of a DNA Engine Opticon™ (BIO-RAD). The
specificity of PCR reaction was confirmed by melting curve
analysis and by use of electrophoresis on 6% polyacrylamide
gels, stained with silver.

The transcriptional activity of target genes was expressed
in samples versus control and calculated using the equa-
tion:

(4B
(I+E)AC
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tomiast reakcje QPCR przeprowadzono przy uzyciu zestawu
»,QuantiTect SYBR Green PCR Kit” (Qiagen) w mieszaninie
reakcyjnej o obj. 20 pl. Oznaczenie kazdej préby powtarzano
osmiokrotnie. Analize wykonano przy pomocy aparatu DNA
Engine Opticon™ (BIO-RAD). Specyficznos¢ reakcji RT-
QPCR potwierdzono za pomocg analizy krzywych topnienia
oraz technikg elektroforezy w 6% zelu poliakrylamidowym,
barwionym azotanem srebra.

Zmiane poziomu wzglednej ekspresji (R) genéw agre-
kanu, kolagenu | oraz histonu H3 w stosunku do kontroli
wyliczano na podstawie ponizszego wzoru:

B ( ]+Eb}.\(‘tb
( ]+El_)3€t].
gdzie:

ACtbz(Ctgenu badanego w kontroI_Ctgenu badanego w probie badanej)

ACtrz(Ctgenu referencyjnego w kontro\i_Ctgenu referencyjnego w prébie badanej)

E, i E, - wydajnos¢ reakcji PCR odpowiednio: dla bada-
nego transkryptu i endogennej kontroli.

Ct — cykl reakcji PCR, w ktérym krzywa przyrostu fluore-
scencji przecina zdefiniowany prog (threshold cycle)

Wyniki i dyskusja

Analiza zasiedlenia porowatych, bioresorbowalnych nos-
nikéw polimerowych zostata dokonana w oparciu o obrazy
3D uzyskane z mikroskopu konfokalnego (RYS. 1). Chondro-
cyty obecne byty zaréwno w gérnych jak i w dolnych partiach
badanych podtozy. Obecno$¢ chondrocytéw w ich dolnych
warstwach stanowi dowdd migraciji komorek oraz kolonizacji
catej objetosci rusztowania. Analiza wykonana przy pomocy
zestawu ,CyQUANT Cell Proliferation Assay Kit” pozwolita
na stwierdzenie, ze, po siedmiodniowej hodowli, ok. 80%
chondrocytéw zlokalizowanych byto w polimerowej ggbce,
natomiast pozostate komarki rosty na powierzchni naczynia
hodowlanego. Obecnos¢ chondrocytdw poza nosnikiem
mogta by¢é spowodowana ich przemieszczeniem, podczas
nanoszenia zawiesiny komorek na podtoze.

Jako hodowle referencyjng, w badaniach aktywnosci
transkrypcyjnej genéw kolagenu |, agrekanu oraz histonu
H3, wybrano hodowle chondrocytéw prowadzong na stan-

o By

RYS. 1. Obrazy 3D z mikroskopu konfokalnego:
gorna (A) i dolna (B) powierzchnia porowatego
polimerowego podtoza zasiedlonego przez chon-
drocyty. Na nosnik naktadano 5%x10¢ komorek,
nastepnie prowadzono ich hodowle przez 7 dni
(powiekszenie obiektywu 10%; Przekroje optycz-
ne wykonane zostaty do gltebokosci 200 um od
powierzchni podtoza).

FIG. 1. 3D confocal images: upper (A) lower (B)
surface of porous polymeric scaffold colonized by
chondrocytes. 5%10° cells were seeded on scaffold
and cultured for 7 days (obj. 10%; optical sections
were acquired to a depth 200 pm).

where:

ACtb=(thonlrol_Ctsamplt-:‘)

ACtr=(thontrol_Ctsample)

E, i E, - amplification efficiency of the target and normal-
izer assay respectively

Ct - threshold cycle: the cycle number at which an ampli-
fication plot crosses defined threshold fluorescence level

Results and discussion

Colonization of biodegradable scaffolds was estimated
using confocal microscopic analysis and 3D image construc-
tion (FIG. 1). Chondrocytes were detected both in upper and
lower parts of the scaffold discs.

The presence of cells in lower parts of the scaffold proves
their ability to migrate and colonize the whole volume of the
carrier. On day 7 after seeding 80% of cells were present
inside the scaffolds and remaining chondrocytes grew on the
culture dish bottom underlying the scaffold disks as revealed
by CyQUANT Cell Proliferation Assay Kit. Presence of cells
below the scaffold could result from their moving during the
seeding process.

In the study of collagen |, aggrecan and histone H3 tran-
scriptional activity chondrocytes seeded on the standard
polystyrene substrate at a density 9x10* cells/cm? were used
as the calibrator. Transcriptional activity in these cells was
designated as 100%. In all the other samples all transcripts
were quantified relative to the calibrator sample.

It is known that histone H3 gene is expressed during the
S-phase of the cell cycle [6]. Therefore, histone H3 mRNA
level is considered as a reliable marker of proliferative
activity of cells. Histone H3 mRNA levels in chondrocytes
growing in various culture conditions are shown in FIG. 2.
The highest expression level was found in the cells growing
in low-density monolayer cultures. H3 mRNA level measured
in chondrocytes on scaffolds incubated in medium contain-
ing FBS was similar to the control. The proliferation rate of
chondrocytes growing in medium without FBS but containing
insulin, TGF-B1 and dexamethasone was very low.

Mature chondrocytes synthesize the components of
the cartilage extracellular matrix such as collagen Il and
aggrecan. These cells do not produce type | collagen [7].

%
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RYS. 2. Aktywnos¢ transkrypcyjna genu histonu
H3; C) kontrola; L) komoérki w hodowli o niskim
zageszczeniu; SF) hodowla na ggbce polimerowej
w standardowej pozywce (zawierajgcej FBS);
ST) hodowla na gabce w pozywce bez surowicy;
Poziom ekspresji w kontroli przyjeto za 100%.
FIG. 2. Histone H3 transcriptional activity; C) con-
trol; L) low-density monolayer culture; SF) cells
cultured on scaffolds in standard medium; ST)
cells cultured on scaffolds in FBS-free medium;
Control value was taken as 100%.



dardowym polistyrenowym podtozu, w zageszczeniu 9x10°
komorek/cm?. Poziom aktywnosci transkrypcyjnej w tych
komorkach przyjeto za 100%. Zmiany ekspresji w badanych
hodowlach odnoszono do tej hodowli kontrolne;.

Uwaza sie, ze mRNA histonu H3 pojawia sie w komorce
wytgcznie podczas fazy S cyklu komérkowego [6]. Z tego
wzgledu poziom transkryptu tego genu jest wiarygodnym
markerem aktywnosci proliferacyjnej komorek. Na RYS.
2 przedstawiono zmiany poziomu transkryptu histonu H3
w chondrocytach w zaleznosci od warunkéw hodowli.
Najwyzszy poziom ekspresji tego genu zaobserwowano w
hodowlach o niskim zageszczeniu komorek. Poziom eks-
presji histonu H3 w chondrocytach rosngcych na porowatym
podtozu byt zblizony do kontroli pod warunkiem, ze rosty one
w standardowej pozywce zawierajgcej surowice. Komorki
hodowane w medium pozbawionym surowicy, a zawierajg-
cym insuling, TGF-B1 i deksametazon, charakteryzowaty
sie bardzo niskg aktywnoscig proliferacyjna.

Dojrzate komérki chrzestne odznaczajg sie zdolnoscig
do syntezy typowych dla tkanki chrzestnej sktadnikéw
macierzy pozakomérkowej, m.in. kolagenu Il i agrekanu,
nie wytwarzajg natomiast kolagenu | [7]. Stwierdzono,
ze chondrocyty hodowane w standardowych warunkach
(hodowla 2D) ulegajg odréznicowaniu w kierunku komérek
fibroblastopodobnych: przestajg produkowac¢ kolagen typu
Il'i agrekan, a zaczynajg produkowac kolagen typu I. Jak
wynika z danych zamieszczonych na RYS. 3 aktywnos¢
transkrypcyjna genu agrekanu byfa najnizsza w chondro-
cytach hodowanych w niewielkim zageszczeniu i wynosita
zaledwie 24,5% aktywnosci w komorkach kontrolnych.
Wzrost na tréjwymiarowym nosniku sprzyjat ponownemu
roznicowaniu sie tych komorek w kierunku dojrzatych, funk-
cjonalnych chondrocytéw. Swiadczy o tym wysoka ekspresja
agrekanu, wynoszgca 322% ekspresji obserwowanej w
kontroli. Znaczny wzrost ekspresji agrekanu obserwowany
byt tylko w komérkach rosngcych w pozywce zawierajgcej
surowice. Komérki hodowane w medium pozbawionym su-
rowicy charakteryzowaly sie stosunkowo niskg aktywnoscig
transkrypcyjng obu badanych gendéw (RYS. 3). Spadek
aktywnosci transkrypcyjnej kolagenu | byt jednak wiekszy
niz spadek aktywnosci genu agrekanu.

Wykonane w niniejszej pracy badania dowiodty, ze po-
rowate podtoza wykonane z kopolimeru laktydu i glikolidu,
zsyntetyzowanego przy uzyciu acetyloacetonianu cyrkonu,
odznaczaly sie zadowalajgcg biozgodnoscig w stosunku
do komorek tkanki chrzestnej. Aktywnos¢ transkrypcyjna
histonu H3 wskazuje, ze chondrocyty zachowaty zdolnos¢
do podziatéw komodrkowych. Ponadto struktura badanych
gabek sprzyjata ponownemu réznicowaniu sie chondrocy-
téw, rosngcych uprzednio w postaci monowarstwy.
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It has been shown that chondrocytes dedifferentiate in
monolayer (2D) culture. The cells become fibroblast-like,
losing their ability to synthesize collagen Il and aggrecan and
producing increased amounts of collagen type I. As shown
in FIG. 3, the lowest aggrecan gene expression was found
in the cells growing in low-density monolayer cultures. It was
merely 24,5% of control value. Tridimensional architecture
of the scaffold was capable of promoting chondrocyte redif-
ferentiation. This is evidenced by an increase in aggrecan
mRNA expression that reached value of 322% of control
level. A significant elevation of aggrecan mRNA level was
exclusively observed in cells cultured in medium containing
FBS. The transcriptional activity of both studied genes was
relatively low in chondrocytes growing in FBS-free medium
(FIG. 3). However, the decrease of collagen | gene activity
was larger, than the decrease of aggrecan expression.
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RYS. 3. Aktywnos¢ transkrypcyjna genéw kola-
genu | oraz agrekanu: C) kontrola; L) komorki
w hodowli o niskim zageszczeniu; SF) hodowla
na gabce polimerowej w standardowej pozywce
(zawierajacej FBS); ST) hodowla na gabce w po-
zywce bez surowicy; Poziom ekspresji w kontroli
przyjeto za 100%.

FIG. 3. Transcriptional activity of collagen | and
aggrecan genes: C) control; L) low-density mo-
nolayer culture; SF) cells cultured on scaffolds in
standard medium; ST) cells cultured on scaffolds
in FBS-free medium; Control value was taken as
100%.

Generally, it should be concluded that scaffolds made of
the copolymer of L-lactide and glycolide synthesized with
the use zirconium acetylacetonate are biocompatible and
appropriate for human chondrocytes growth. Transcriptional
activity of histone H3 gene indicates that chondrocytes
retained the ability to divide. Moreover, structure of the scaf-
folds favoured redifferentiation of chondrocytes, previously
cultured in monolayer.
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Streszczenie

Autorzy artykutu przedstawiajg zaprojektowany
model materiatu gradientowego do zastosowarn me-
dycznych, z kontrolowang, stopniowg zmiang modutu
Younga w jego budowie. Po zaprojektowaniu materiatu
zostata okre$lona jego mapa rozktadu naprezen przy
pomocy programu komputerowego NEi Nastran for
Windows wykorzystujgcego metode elementow skori-
czonych (MES). Do badan eksperymentalnych zostaty
wykonane probki z polisulfonu (PSU) wzmocnionego
Jjednokierunkowym wioknem weglowym dfugim (CF
1D). Wykonany kompozyt o gradientowej budowie
wykazuje przydatno$c jako materiat o dopasowanym
module Younga z warto$ciami podawanymi przez
innych autoréw dla koSci ggbczastej i pierscienia
wtdknistego krgzka miedzykregowego.

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 12-16]

Wstep

Wspotczesne badania bioinzyneryjne w ogélnym zarysie
sprowadzajg sie do prob nasladowania budowy i funkcji
elementéw organizmu zywego. Zadanie to jest bardzo
trudne ze wzgledu na ztozonos$¢ funkcji narzadéw i ich
ciggty biologiczny proces dostosowawczy do warunkéw
zycia cztowieka. Przyktadem tkanki, ktéra w sposéb ciagty
ulega przebudowie i dostosowuje sie do zmian obcigzen,
jest tkanka kostna. Jej budowa jest bardzo niejednorod-
na, stanowi jg istota ggbczasta i kos¢ korowa. Tkanke
ggbczastg tworzy sie¢ elastycznych beleczek o doraznej
wytrzymatosci na Sciskanie w granicach 1,5-2,0 MPa, i
odksztatceniu w granicach 0,03-0,6%. Kos$¢ zbita stanowi
twardg warstwe zewnetrzng o wysokiej wytrzymatos$ci
mechanicznej, przy doraznej wytrzymatosci na $ciskanie
od 100-280 MPa, odksztatca sie w granicach 1-2,4% [1].
Z punktu widzenia struktury i kompozycji elementéw kos$¢
jest specyficznym uktadem gradientowym, w ktérego bu-
dowie wyrdzniamy ptynne przejscia takich parametrow,
jak: modutu Younga, porowatosci, czy tez czasu resorpcji
tkanki kostnej. Podstawowym wymogiem biomechanicznym
dla projektowanych materiatow jest dopasowanie modutow
Younga kosci i implantu, aby maksymalnie ograniczy¢ zja-
wisko tzw. ,przesztywniania kosci”’. Szansg na spetnienie
tych wymaganh sg materiaty gradientowe, w ktorych dzieki
kontrolowanej zmianie parametrow otrzymujemy potgczenie
kilku wiasciwosci, ktore otrzymac jednoczesénie jest bardzo
trudno. Gtéwng zaletg tworzyw gradientowych jest brak
granic pomiedzy elementami sktadowymi, co podwyzsza
zdecydowanie ich wytrzymatos¢ i nie powoduje narazenia
materiatu na scinanie warstw [2].

PLANS OF GRADIENT BIO-
MATERIALS WITH ASSUMPTED
YOUNG’S MODULUS AND THEIR
ANALYSIS

JAN CHroPEK, KATARZYNA MiGACZ*

AGH-UST UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

30, Mickiewicza 30 Av., 30-059 Cracow, PoLAND

* E-MAIL: KATARZYNAMIGACZ@TLEN.PL

Abstract

The authors of this paper describe designed (intro-
duce) designed model of gradient materials for medical
application. This material has monitoring progressive
changes of Young’s modulus in its structure. After
material’s designed it was defined its map of stress
distribution by using program NEi Nastran for Windows
with MES. Samples for investigation were made from
polysulfone (PSU) with one-dimensional carbon fib-
ers (1D). Composite with gradient structure shows
usability as material with Young’s modulus adapted
with values obtained by another authors for spongy
bone and fibroform ring of intervertebral disc.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 12-16]

Introduction

Present bioingenieering examinations to resolve itself into
tests of imitation structure and functions elements of living
organism. This tusk is very difficult because of complexity
functions of the organs and these biological adaptionical
process to the conditions of human life. An example of tis-
sue which in continuous way is reconstructed and accom-
modates to changed loads is the bone issue. Its structure
is very unhomogenous and consist of spongy matter and
outerbone. Spongy issue create network flexible queens
closures with immediate compression strength in limits
1,5-2,0 MPa, and compressive strain in limits 0,03-0,6%.
Dense bone is create external shell with high mechanical
strength with immediate compression strength from 100 to
280 MPa, and compressive strain is from 1% to 2,4%. On
the stroke of view structures and composition of elements
the bone is specificial gradient structure, in which we can
distinquish continuous pathways parameters such as
these: Young’s modulus, porosity or time of resorption of
issue bone. Basic biomechanical requirement for designed
materials is matching Young’s modulus of the bone and
the implants and keep to a minimum the effect of named
“over — rigid of the bones”. Gradient materials are chance
for meet requirements because of monitoring changes of
parameters we take out connection of few qualities, which
to receive simultaneously is very difficult. Main quality of
gradient materials is no limits between components, it makes
higher strength absolutely, and doesn’t cause the risk of
shearing layers [2]. High biological biostability likewise nhow
used in medicine as elements joining (bone plates, screws,
clamps), artificial pins of ilium’s articulation show composites
PSU-CF. Carried out investigations show their usability as
materials with stiffness modulus adapted with stiffness of
outerbone data and fibroform ring of intervertebral disc. The
application of computer’s simulation MES lets to choose the
best of gradient material’s models, fulfilled requirements.



Wysokg biostabilnoscig biologiczng jak réwniez stoso-
wanymi obecnie w medycynie jako elementy zespalajgce
(ptytki, Sruby, klamry), trzpienie endoprotez stawu biodrowe-
go, wykazujg sie kompozyty polisulfon — wtdkno weglowe.
Przeprowadzone badania wskazujg na ich przydatnos¢ jako
materiatu o dopasowanym module sztywnosci z danymi do-
tyczacymi sztywnosci kosci korowe;j i pierscienia widknistego
krazka miedzykregowego.

Zastosowanie modelowania komputerowego MES po-
zwala wybrac¢ z zaprojektowanych uktadéw gradientowych
najlepsze, spetniajgce zatozone kryteria, modele. Konieczne
jest poddanie wybranych tg metodg uktadow weryfikacji eks-
perymentalnej, co pozwoli ocenic¢ ich wtasciwosci uwzgled-
niajgce niedoskonata, rzeczywistg mikrostrukture.

Materialy i metody

Za pomocg programu NEi Nastran for Windows wyko-
rzystujgcego MES zaprojektowano materialty o zadanych
wartosciach modutu Younga E. Przyjeto do obliczen
modelowych wartosci E wyliczone z odwrotnego prawa
mieszanin: E,,.=E,E./[E,(1-V,)*E,V,]=2300 MPa; E,,=2600
MPa; E;;=3000 MPa; E,,=3470 MPa; wymiary kostki przyjeto
10x10x10 mm, grubos¢ kazdej z pigciu warstw g=2 mm.

Prébki o réznych udziatach procentowych wtokien, dla
ukfadu warstw (od dotu): 10%, 10%, 20%, 30%, 40%, zostaty
wykonane metodg prepregéw z PSU o masie czgsteczkowej
M=22000 wzmocnionego CF 1D (Torayca T-300, E=230
GPa, 0,=3,53 GPa, d=1,76 g/cmd).

Aby okresli¢ mikrostrukture materiatu, na probkach wyko-
nano badania gestosci pozornej, objetosci poréw otwartych
wedtug normy PN-H-0485:1979, badania ultradzwigkowe.
Metoda ultradzwiekowg wykonano dwa rodzaje pomiarow:
ogolny — w trzech kierunkach: a (zgodnie z kierunkiem
prasowania), b (prostopadle do kierunku utozenia wtékien),
¢ (w kierunku utozenia wtdkien) (RYS. 1). Gtowice przyto-
zono do catej powierzchni prébki, nastepnie do kazdej z
warstw. Nastepnie probki gradientowe poddano obcigzeniu
$ciskajgcemu na maszynie wytrzymatosciowej Zwick 1435
0 zakresie pomiarowym do 5000N.

Omoéwienie wynikéw

Celem zastosowania symulacji komputerowej byto
otrzymanie mapy rozktadu naprezen i odksztatcen dla za-
projektowanego materiatu. Z wyznaczonych modeli wybrano
najlepiej dopasowane do przyjetych zatozen wytrzymatos-
ciowych i odksztatceniowych (TABELA 1), jednoczesnie
mozliwe technicznie do wykonania i przedstawiono ich mapy
rozktadu naprezen i odksztatceh na RYS. 2, 3.

Najwyzsze naprezenia wystepujg w dwdch gornych
warstwach materiatu, o zatozonych udziatach procentowych
CF (od gory) 40 i 30%. Wartos¢ srednia dla najwyzszych
wartosci naprezen przy sile obcigzajgcej 5000 N wynosi
51,89 MPa, a odksztatcenie przy maksymalnej sile sciska-
jacej wynosi 0,194 mm.

Wyniki badan gestosci pozornej: p,,=1,32+0,02; i ob-
jetosci poréw otwartych: V,,=0,025+0,010, wskazujg na
liczne niejednorodnosci i obecnos¢ ok. 2,5% pustek w
mikrostrukturze prébek. Wyniki pomiaréw ultradzwigko-
wych ogolnych dla trzech kierunkoéw (a,b,c) przedstawiono
na WYKRESIE 1, warstwowych — dla kierunkéw b i ¢ na
WYKRESACH 2 3.

Z przedstawionych wykresow wynika, ze najwyzsze
predkosci fal ultradzwiekowych dla kazdej z probek wy-
stepujg w kierunku c¢ (wzdtuz widkien), co swiadczy o tym,
ze w tym kierunku witdkna sg fazg o najwiekszym module
Younga. Dla probki nr 2 z przedstawionej serii w kierunku a

It's necessary experimental verification of choosen by this
method gradient systems, it lets evaluate there properties
taking in account real microstructure.

Materials and methods

Using NEi Nastran for Windows program availing
MES, there were designed materials with given values
of Young’s modulus E. For modelling calculations it was
taken values E calculated from the opposite law of mix-
ing: E,,=E,E./[E,(1-V,)*E.V,]=2300MPa; E,,=2600MPa;
E,,=3000MPa; E,,=3470MPa; the dimensions of the cube
were taken 10x10x10 mm, thickness for each from five
layers g=2 mm. The samples with different percentages
fibres for layer’s system (undersurface): 10%, 10%, 20%,
30%, 40% were made prepreg’s method from PSU with
formula weight M=22000 reinforced CF 1D (Torayca T-300,
E=230GPa, 0,=3,53GPa, d=1,76g/cm?). To define material’'s
microstructure, on the samples it was carried out investiga-
tions of apparent density, volume of piping by the norm PN
— H — 0485:1979. Using ultrasonic methods it was carried
out two kinds of measurements: general — in three direc-
tions: a (in according to pressing direction), b(perpendicular
to direction of fibres packing), c (in the direction of fibres
packing) (FIG. 1). Ultrasonic measurement’s head was
applied to all surface of the sample, next to each of layers.
Afterwards gradient samples subject to a compressioning
load on the testing machine Zwick 1435 with measuring
range to 5000N.

RYS. 1. Kierunki a
przytozenia gtowic.
FIG.1.Thedirections
of apply ultrasonic b
measurement’s he-

ads.
C

Description of results

The aim of usage computer’s simulation was received
the map of stress and strain distribution for designed ma-
terial. From determined models there were choosen the
best conditioned to supposed stress and strain (TABLE1),
simultaneously possible to make and there were shown its
maps of stress and strain distribution on the FIG.2,3.

The highest of the stresses there are in two upper layers
of the material, with supposed percentage of CF(from above)
40 and 30%. Average value for the highest values of stresses
with loading force 5000N is 51,89MPa, and deformation with
maximum of compressioning force is 0,194mm.

The results of the investigation of apparent density:
pP1s=1,32+0,02 and volume of piping show for numerous
inhomogeneities and presence among 2,5% piping in
microstructures of samples. The results of general ultra-
sonic measurements in three directions(a,b,c), there were
shown on DIAGRAM 1, laminar — for directions b and ¢ on
DIAGRAM 2 and 3.

From presented diagrams result from the highest speed
of ultrasonic waves for every sample there are in direction ¢
(along fibres), it means that in this direction the fibres makes
the phase with maximum Young’s modulus. For sample nr
2 from represented series in direction a speed of ultrasonic
wave is higher then for direction b, it shows on more solid
material including less number of microstructure’s failure.
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TABELA 1. Zestawienie zatozen i wynikow badan autoréw z danymi literaturowymi [1,3,4,5].
TABLE 1. Comparison of assumption and results of investigation authors with literature data [1,3,4,5].

Wiasciwosci mechaniczne (E [GPa], € [%], o [MPa])
Mechanical properties (E [GPa], € [%], o [MPa])

éWi%iZe%? k';?v\zlléa (;nic—;— wyniki modelo- | wyniki badan
I | O iscq | dlapierscienia |  dla kosci dla kosci wania kompu- | eksperymen-
Assumption[4] : | wioknistego zbitej gabczastej terowego talnych
pobrania
: for fibroform for outer- for spongy the results the results of
dic:::f:jeeShelr?(tizgltef?grar?rL & ring bone bone of computer’s experimental
plgce of taken simulation investigations
Kregostup szyjny: €=7,1+89 E=0,25-0,9 E=10-20 E=0,05-1 0=51,89 E=0,53
Cervical spine:
F=1200 [N]
Kregostup piersiowy: £€=40+55 €= — e=1-2,4 €=0,03-0,6 €=1,94 €=8
Thoracic spine:
F=2100 [N] 0=47,92
Kregostup ledzwiowy: £=52+68
Lumbar spine:
F=4000 [N]

RYS. 2. Mapa rozktadu odksztatcen dla materiatu
o nastepujacych udziatach procentowych wiékien
(od dotu): 10%, 10%, 20%, 30%, 40%, wartos¢ przy-
tozonej sity 5000 [N].

FIG. 2. The map of strain distribution for material
with percentage of fibers (undersurface): 10%, 10%,
20%, 30%, 40%, force’s value 5000 N.

predkos¢ fali jest wieksza, niz dla kierunku b, co wskazuje
na bardziej lity materiat zawierajagcy mniejsza ilos¢ defek-
téw w mikrostrukturze. WYKRESY 2 i 3 wskazujg na uktad
gradientowy prébek oraz dowodzg zmniejszania sie udziatu
procentowego witdkien od lewej do prawej strony (prébki
mierzono od gérnej warstwy). Mniejszy stupek dla warstwy
b5 w stosunku do b4 miesci sie w granicach btedu.

Aby poréwnac otrzymane metodg symulacji komputero-
wej wartosci €, wykonano charakterystyki odksztatceniowe.
Wykazujg one, ze odksztatcenia nie sg trwate, wymiary
probek po badaniu nie ulegty zmianom. Odksztatcenie
przy maksymalnej dla maszyny sile $ciskajgcej ma wartos¢
€=0,81 mm, co stanowi 8,3%.

Whioski

Otrzymane wyniki badan gestosci i porowatosci otwartej
dowodzg, ze materiat jest niejednorodny, zawiera w swo-
jej mikrostrukturze pustki, defekty na granicy faz wtékno
— oshowa. Badania ultradzwigekowe dowodzg dodatkowo
braku ostrych granic przejscia pomiedzy warstwami, co
jest charakterystyczne dla materiatu gradientowego i jest
dowodem na prawidtowo dobrang technike wytwarzania
(laminowanie).

Wyniki badan wytrzymatosciowych pokazujg przydatnosé
tych materiatéw jako wkiadek dokregostupowych ze wzgledu

RYS. 3. Mapa rozkladu naprezen dla materiatu o
nastepujacych udziatach procentowych widkien
(od dotu): 10%, 10%, 20%, 30%, 40%, wartos$¢ przy-
tozonej sity 5000 [N].

FIG. 3. The map of stress distribution for material
with percentage of fibers (undersurface): 10%, 10%,
20%, 30%, 40%, load’s value 5000 N.

FIG. 2 and 3 show gradient system of samples and make
proof of making less percentage participation of the fibres
from left to right side(the samples were measured from up-
per layer). Less column for sample b5 in ratio to b4 include
in limit of the mistake. As to compare values € received by
usage of the method of computer’s simulation it was made
strain’s characteristics. These show that strains are not
durable, dimensions of the samples after investigation were
not changed. The deformation for maximum of compres-
sioning force with the machine has the value €=0,81 mm,
what is 8,3 percentage.

Conclusions

Obtained the results of the density and open porosity
show that material is inhomogeneous and contained in its
microstructure the voids, defects on interface fibre — matrix.
Ultrasonic measurements show there aren’t sharp phase
boundary, that is the proof on correct selection of produc-
tion engineering(laminating). The results of the strenght’s
measurements show usability of these materials as spine
pad, because of its high strength and strain including in
limits for cervical spine: 7,1 to 89%, for interval of ages
40-79 years [5]. Investigated by using of testing machine
value of Young’s modulus of investigated materials include
to the interval assumed for spongy bone and fibroform ring
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WYKRES 1. Wyniki pomiaréw ultradzwiekowych
dla serii 1.

DIAGRAM 1. The results of ultrasonic measure-
ments for serie 1.

10000,0 ;
80000 T
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WYKRES 2. Wyniki pomiaréw ultradzwiekowych na
poszczegolnych warstwach materiatu, dla kierunku
b, dla badanej serii.

DIAGRAM 2. The results of ultrasonic measure-
ments on each layer of material, for b direction, for
investigated serie.

WYKRES 3. Wyniki pomiaréow ultradzwiekowych na
poszczegolnych warstwach materiatu, dla kierunku
c, dla badanej serii.

DIAGRAM 3. The results of ultrasonic measure-
ments on each layer of material, for ¢ direction, for
investigated serie.

na ich wysokg wytrzymato$c¢ i odksztatcalnos$¢ mieszczacg
sie w podawanym przez autorow zakresie dla kregostupa
szyjnego czlowieka, tj. od 7,1-89%, dla przedziatu wieko-
wego 40-79 lat [5].

Wyznaczona doswiadczalnie przy uzyciu maszyny
wytrzymatosciowej warto$¢ modutu sztywnosci badanych
materiatéw miesci sie w zakresie przyjmowanym dla kosci
gabczastej i pierscienia wtdknistego krgzka miedzykrego-
wego, co potwierdza przydatnosé kompozytu jako implantu;j
z punktu widzenia biomechanicznego. Konieczny warunek
biomechaniczny dopasowania modutéw Younga kosci i
implantu zostat spetniony dla kompozytu PSU/CF 1D.
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WYKRES 4. Charakterystyka odksztatceniowa ma-
teriatu z badanej serii.

DIAGRAM 4. Strain’s characteristic of material from
experimental series.

of intervertebral disc, it authenticate usability of composite
as implant from biomechanical point of view. Biomechanical
necessary condition of matching Young’s modulus of bone
and implant was satisfied for PSU/CF 1D.
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MODYFIKACJA WAPNIEM
| FOSFOREM WARSTEWKI
TLENKOWEJ NA STOPIE Ti6AI7Nb
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T POLITECHNIKA SLASKA
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uL. B. KrzywousTeGo 6, 44-100 GLiwice, PoLskA
2 POLITECHNIKA SLASKA,

KATEDRA NAUKI 0 MATERIALACH

uL. KrasINskiEGO 8, 40-019 KaTowice, PoLskA

Streszczenie

Przeprowadzono badania majgce na celu okresle-
nie mozliwo$ci wbudowania wapnia i fosforu w war-
stewke tlenkowg na stopie implantacyjnym Ti6AI7Nb
w trakcie procesu pasywacji anodowej oraz okre$lenie
odpornosci na korozje tak zmodyfikowanego stopu
w fizjologicznym roztworze Tyrode’a. Stwierdzono,
Ze przy napieciu pasywacji wynoszgcym U=100V, w
warstewke pasywng wbudowuje sie jedynie fosfor.
Zastosowanie wyzszego napiecia (U=150V) powoduje
utlenianie jarzeniowe powierzchni, prowadzgce do
otrzymania struktury porowatej o zwiekszonej zawar-
tosci wapnia i fosforu. Proces pasywacji anodowej
potgczony z implantacjg wapnia i fosforu w warstew-
ke tlenkowg powoduje zwigkszenie odpornoS$ci na
korozje stopu Ti6AI7TNb w roztworze fizjologicznym
Tyrode’a.

Stowa kluczowe: Ti6AI7Nb alloy, spark anodization,
Ca and P implantation

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 16-20]

Wstep

Tytan i jego stopy sg stosowane jako implanty dentystycz-
ne i ortopedyczne ze wzgledu na ich doskonate wiasciwo-
Sci korozyjne oraz biokompatybilnos¢. Bezposredni zrost
tytanu z koscig nie jest jednak mozliwy ze wzgledu na brak
odpowiedniej aktywnosci chemicznej powierzchni implantu.
W zwigzku z tym konieczne jest stosowanie odpowiedniej
modyfikacji powierzchniowej takiego implantu w celu zwiek-
szenia jego bioaktywnosci [1-4]. Implantacja jonéw wapnia
i fosforu w warstewke pasywng podwyzsza bioaktywnos$¢
tytanu oraz zwieksza jego odpornos¢ korozyjng. Badania in
vivo wykazaty korzystny wptyw implantacji jonéw wapnia na
tworzenie sie tkanki kostnej. llo$¢ tworzacej sie tkanki byta
znaczenie wigksza na powierzchni implantowanej jonami
wapnia niz na powierzchni nieimplantowanej. Badania
tytanu, ktére byly prowadzone w srodowisku symulujgcym
ptyn ustrojowy wykazaty, ze na jego powierzchni tworzy sie
samorzutnie warstwa fosforanéw wapnia, o grubosci kilku
nanometrow. W pierwszym etapie tworzenia sie fosforanu
wapnia na powierzchni tytanu zachodzi adsorpcja jonow
fosforanowych z roztworu, a nastepnie zaadsorbowane jony
fosforanowe wigzg jony wapnia. Pierwszy etap tworzenia sie
fosforanéw wapnia mozna zapisaé¢ nastepujgco:

Ti(OH)3+ox)+H2PO4iaq<_)Ti4+ox' HPO4273d5+HZO (1 )

Ti4+ox. H PO427ads+OH7HTi4+ox. P()43iads+ HZO (2)

W drugim etapie tworzenia fosforanéw moga zachodzi¢
ponizsze reakcje:

H,PO,+Ca?—Ca(H,PO,), (3)

HPO,*+Ca?*+H,0-~Ca,PO,-2H,0 (4)
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Abstract

The research was undertaken in order to determine
the possibility of calcium and phosphorous incorpo-
ration into the oxide layer on Ti6AI7Nb implant alloy
during anodic passivation process and determine the
corrosion resistance of such a modified alloy in the
physiological Tyrode’s solution. It was stated that at
the passivation voltage of U=100V, only phosphorous
builds itself into the passive layer. Application of higher
voltage (U=150V) causes surface glowing oxidation
leading to porous structure of increased calcium and
phosphorous content. The anodic passivation process
combined with calcium and phosphorous implantation
into oxide layer leads to improvement of corrosion
resistance of Ti6AI7Nb alloy in the physiological Ty-
rode’s solution.

Keywords: Ti6AI7Nb alloy, spark anodization,
Ca and P implantation

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 16-20]

Introduction

Titanium and its alloys are applied as dental and or-
thopedic implants because of their excellent corrosive
properties and biological compatibility. However, direct
integration of titanium with bone is not possible due to
a lack of proper chemical activity of the implant surface.
Therefore, it is necessary to apply proper surface modi-
fication of the said implant to improve its bioactivity [1-4].
Calcium and phosphorous ion implantation into the passive
layer increases bioactivity of titanium and improves its cor-
rosion resistance. In vivo examinations have revealed the
advantageous influence of calcium ions implantation onto
osseous tissue formation. Quantity of formed tissue was
considerably greater on the calcium ions implanted surface
than on the non-implanted one. Examination of titanium,
which was carried out at the body fluid simulating environ-
ment, revealed that a layer of calcium phosphates with a
several nanometer in thickness forms spontaneously on its
surface. At the first stage of calcium phosphate formation on
the titanium surface, the adsorption of phosphate ions from
solution takes place, and then the adsorbed phosphate ions
bind the calcium ions. The first stage of calcium phosphate
formation can be formulated as follows:

Ti(OH)3+ox)+H2P04_aqHTi4+ox' HPO42-ads+H2O (1 )

Ti“ox' H PO42_ads+OH-<_>Ti4+ox' PO43-ads+H2O (2)

At the second stage of phosphates formation the following
reactions can proceed:

H,PO,+Ca?«Ca(H,PO,), 3)

HPO,>+Ca?+H,0-Ca,PO,-2H,0 (4)

2HPO#+4P0,*+8Ca? —Cay(HPO,),(PO,), 5)



2HPO,>+4P0O*>+8Ca% «Cag(HPO,),(PO,), (5)
2P0O,3+Ca?—Cay(P0O,), (6)
PO +10Ca?+20H«—Ca,,(PO,)s(OH), (7)
Wapn i fosfor moga by¢ wbudowywane w warstewke tlen-
kowg na tytanie miedzy innymi w trakcie procesu pasywac;ji
anodowej w odpowiednim elektrolicie. Tak zmodyfikowana
warstewka po obrébce alkalicznej i hydrotermicznej moze
przeksztatci¢ sie w bioaktywny hydroksyapatyt [5-9].
Celem niniejszej pracy byto okreslenie mozliwosci im-
plantacji wapnia i fosforu w warstewke tlenkowa na stopie
Ti6AI7Nb oraz okreslenie odpornosci korozyjnej tak zmody-
fikowanej warstewki w fizjologicznym roztworze Tyrode’a.

Materiat do badan i metodyka

Badaniom poddano stop tytanu Ti6AI7Nb w postaci preta
o $rednicy 5 mm i dtugosci 4 cm. Sklad chemiczny stopu
podano w TABELI 1.

Przed procesem pasywaciji probki szlifowano papierem
Sciernym o uziarnieniu 320 i 600, a nastepnie trawiono.
Trawienie prébek prowadzono w naczyniu wykonanym z
polipropylenu w kapieli zawierajgcej NH,F i H,SO, w czasie
10 minut. Czes$¢ prébek przed procesem pasywacji anodo-
wej poddano procesowi polerowania elektrolitycznego w
kapieli zawierajacej kwas siarkowy (VI), glikol etylenowy i
fluorek amonu. Proces pasywacji anodowej prowadzono w
elektrolizerze przedstawionym na RYSUNKU 1. Proces ten
prowadzono w roztworze kwasu fosforowego (V) (50%0bj.)
z dodatkiem Ca(H,PO,),-H,O (20g/dm?).

+ ).

— -

N W s

RYS. 1. Schemat elektrolizera do procesu pasy-
wacji anodowej: (1 - ptaszcz wodny potaczony
z termostatem, 2 - elektrolizer, 3 - anoda (pasy-
wowana probka), 4 - katody).

FIG. 1. Scheme of the electrolyser for anodic pas-
sivation process; (1 - water jacket connected with
thermostat, 2 - electrolyser, 3 - anode (passivated
sample), 4 - cathodes).

Parametry procesu pasywac;ji przedstawiono w TABELI
2. Wybrane prébki po procesach szlifowania, trawienia,
polerowania i pasywacji anodowej poddano ocenie jakosci
i analizie chemicznej powierzchni oraz badaniom odporno-
$ci na korozje metodg potencjodynamiczng w roztworze
Tyrode’a. Badania strukturalne oraz sktad chemiczny
warstwy wierzchniej wykonano za pomocg mikroskopu
skaningowego Hitachi S-3400N wyposazonego w systemem

2P0 2+Ca?*«Ca,(PO,), (6)

PO,>+10Ca?+20H «—Ca,,(PO,)s(OH), (7)

Calcium and phosphorous can be implanted into the
oxide layer on titanium, among other things, during the
process of anodic passivation in proper electrolyte. The layer
modified in such a way may convert into bioactive HAp after
alkaline and hydrothermal treatment [5-9].

The aim of this research was to determine the possi-
bilities of calcium and phosphorous incorporation into the
oxide layer on Ti6Al7Nb alloy and determination of corrosion
resistance of so modified alloy in the physiological Tyrode’s
solution.

Material to tests and methodology

Ti6AI7NDb titanium alloy in the form of the rod of 5 mm in
diameter and 4 cm in length was subject to tests. Chemical
composition of the alloy is specified in TABLE 1.

TABELA 1. Sktad chemiczny stopu Ti6Al7Nb uzy-
tego do badan.
TABLE 1. Technological composition of Ti6Al7Nb

alloy used in the study.

X
2

[%2]
8

g
8
o

Chemical
element

Stezenie
masowe
Wright [%]
completely

Before the passivation process the samples were ground
with abrasive paper of 320 and 600 grain size distribution,
and pickled thereafter. Samples pickling was carried out
in a vessel made from polypropylene and bath containing
NH,F and H,SO, for 10 minutes. A part of samples before
anodic passivation was subject to electrolytic polishing in the
bath containing sulphuric (VI) acid and ethylene glycol and
ammonium fluoride. The anodic passivation process was
carried out in the electrolyser shown in the FIGURE 1. The
process was performed in the solution of phosphoric (V) acid
(50% vol.) with addition of Ca(H,PO,),"H,O (20g/dm?3).

The parameters of the passivation process are shown
in TABLE 2. The selected samples after grinding, pickling,
polishing and anodic passivation processes were subject to
quality assessment and chemical analysis of surface as well
as corrosion resistance tests by potentiodynamic method in

TABELA 2. Parametry procesu pasywaciji elektro-
chemicznej.

TABLE 2. Parameters of electrochemical passi-
vation process.

\g

o L Czas obrobki Napiecie
Probki Rodzaj prébki .
No. of Kind of sample 1 of[n;:?g]c essing VOR?]ge
sample
Trawiona
L etching 2 e
Trawiona
z etching ‘ gy
3 trawior}a i polgroyvana 5 100
etching, polishing
trawiona i polerowana
“ etching, polishing ‘ Lo

17

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000  =umm

Ll



18

mikroanalizy rentgenowskiej (EDS) firmy Thermo Noran sto-
sujac napiecie wzbudzania katody w zakresie U=15+25kV.
Natomiast badania chropowatosci powierzchni przeprowa-
dzono przy pomocy profilometru Mitutoyo SJ 301. W celu
okreslenia odpornosci korozyjnej przeprowadzono badania
potencjodynamiczne, rejestrujgc krzywe polaryzacji anodo-
wej dla kazdej prébki. Badania przeprowadzono w roztworze
Tyrode’a o sktadzie: NaCl-8g/dm?, CaCl,-0,2g/dm?3, KCI
-0,2 g/dm®, MgCl,-0,05 g/dm?, NaHCO;-1g/dm?, Na,HPO,
-0,05 g/dm?®. Na podstawie tych badan okreslono potencjat
stacjonarny E [mV], zaleznos$¢ i=f(E) w celu wyznaczenia
wartosci gestosci prgdu korozyjnego |, [A/cm?], oporu
polaryzacji R, [Q/cm?] oraz liniowej szybkosci korozji V,
[mm/rok], ktéra charakteryzuje zuzycie korozyjne materiatu.
Badania te zostaty wykonane za pomocg systemu pomiaro-
wego AutoLab sktadajgcego sie z potencjostatu PGSTAT30
wspotpracujgcego z oprogramowaniem komputerowym
GPES. Jako elektrode odniesienia zastosowano nasycong
elektrode kalomelowg, natomiast elektrode pomocniczg
stanowita elektroda platynowa (Pt).

Wyniki badan i ich oméwienie

Na podstawie uzyskanych wynikéw stwierdzono, ze po-
wierzchnia probek po procesie trawienia zostata wygtadzo-
na. Sredni wspdiczynnik chropowatoéci (R,) ulegt obnizeniu
z wartosci 0,44 pm do 0,13 um (TAB. 4). Polerowanie elek-
trolityczne wytrawionych prébek praktycznie nie wptywa na
jakos¢ uzyskanej powierzchni. Na podstawie mikroanalizy
chemicznej stwierdzono, ze po procesie trawienia zawar-
tos¢ glinu na powierzchni stopu ulegta obnizeniu o ok.1%.
W trakcie procesu polerowania elektrolitycznego zostata
usunieta warstewka ubozsza w glin, w zwigzku z czym sktad
chemiczny powierzchni stat sie zblizony do sktadu stopu
poddanego tylko szlifowaniu.

Na podstawie analizy wynikdw uzyskanych w trakcie pa-
sywacji w kapieli zawierajgcej Ca(H,PO,),-H,0 stwierdzono,
ze powierzchnia prébek ulegta rozwinigciu (RYS. 2, 4, TAB.
4). Prébki trawione, pasywowane przy napieciu U=100V,
charakteryzowaly sie Srednim wspofczynnikiem chropowa-
tosci (R,) wyzszym o ok. 0,5 pym od prébek polerowanych
(TAB. 4). Powierzchnia prébek pasywowana przy napieciu
U=100V ulegta wzbogaceniu jedynie w fosfor, pomimo
zawartosci w kapieli jondw wapnia (RYS. 3). W zaleznosci
od rodzaju przygotowania powierzchni probek zawartosé
fosforu wynosita od ok. 0,7 do ok. 1%. Zawartos¢ niobu
w warstewce pasywnej byta zblizona i wynosita ok. 9%.
Zawartosc¢ glinu byta natomiast nizsza w przypadku prébek
trawionych o ok. 2 i w stosunku do prébek polerowanych.

the Tyrode’s solution. Examination of surface condition was
carried out with using scanning microscope Hitachi S-3400N
with an X-ray microanalysis system (EDS) Thermo Noran at
voltage cathode 15-25kV, while the surface roughness tests
were carried out with using SJ 301 Mitutoyo profile measure-
ment gauge. In order to determine the corrosion resistance
the potentiodynamic tests were preformed with recording of
anodic polarization curves for each sample. The tests were
performed in the Tyrode’s solution with the following con-
tents: NaCl-8g/dm?, CaCl,-0,2g/dm?3, KCI-0,2g/dm?, MgCl,-
0,05g/dm?, NaHCO,-1g/dm?, Na,HPO,-0,05g/dm?. Basing
on those tests it was determined the stationary potential E
[mV], i=f(E) relation to determine the corrosion current den-
sity value |, [A/lcm?], polarization resistance R, [Q/cm?] and
linear speed of corrosion V, [mm/year] that characterizes the
corrosive consumption of material Those tests were made
by means of the AutoLab measuring system, composed of
PGSTAT30 potentiostat co-operating with GPES computer
software. A saturated calomel electrode was applied as
the reference electrode and platinum electrode (Pt) as the
auxiliary electrode.

Results and discussion

On the basis of the obtained results it was stated that the
sample surface after pickling was smoothed. The average
roughness coefficient diminished from 0,44 pm to 0,13 um
(TAB. 4). Electrolytic polishing of pickled samples does not
affect the quality of obtained surface really. On the basis
of chemical microanalysis it was stated that the aluminum
content on the alloy surface after pickling drops by ca.1%.
During the electrolytic polishing process the layer impover-
ished with aluminum was removed, thereby the chemical
composition of surface became similar to the composition
of the alloy subjected to grinding only.

On the grounds of the analysis results obtained during
passivation in the bath containing Ca(H,PO,),-H,0 it was
stated that the sample surface subjected to development
(FIG. 2, 4, TAB. 4). The pickled samples, passivated at
U=100V were characterized by the average roughness
coefficient greater by ca. 0,5 um than the polished samples
(TAB. 4). The passivated surface of samples at U=100V
enriched with phosphorous only, despite of calcium ions
content in the bath (FIG. 3). Depending on the type of
sample surface preparation the phosphorous content
amounted from ca. 0,7 to ca. 1%. The content of niobium
in the passive layer was similar and amounted to ca. 9%.
However, the aluminum content was lower in case of pickled
samples by ca.2 and in relation to polished samples, as well.
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RYS. 2. Obraz powierzchni prébki nr 1 po
pasywaciji przy napieciu U=100V (SEM,
1000x).

FIG. 2. Surface of sample no. 1 after pas-
sivation at U=100V (SEM; 1000x).

RYS. 3. Widmo promieniowania rentgenowskiego uzyskanego z
powierzchni prébki nr 1 (przy napieciu pasywacji U=100V).

FIG. 3. X-ray spectrum from the surface of sample no. 1 (passi-
vation parameters: U=100V).
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RYS. 4. Obraz powierzchni prébkinr2 po pa-
sywaciji przy napieciu U=150V (SEM; 500x).
FIG. 4. Surface of sample no. 2 after pas-
sivation at U=150V (SEM; 500x).

TABELA 3. Udzialy wagowe pierwiastkow na po-
wierzchni prébek po modyfikaciji.

TABLE 3. Mass fractions of elements on surface
of samples after modification.

Zawartos¢ wagowa pierwiastka
Weight of chemical element [%]

Nb Ti (OF:]

Nr prébki

No.of
sample

Al

RYS. 5. Widmo promieniowania rentgenowskiego uzyskanego z
powierzchni prébki nr 2 (przy napieciu pasywacji U=150V).

FIG. 5. X-ray spectrum from the surface of sample no. 2 (passi-
vation parameters: U=150V).

TABELA 4. Wptyw parametréw obréobki powierzch-
niowej na sredni wspoétczynnik chropowatosci
powierzchni prébek.

TABLE 4. Influence of surface treatment para-
meters on the average roughness coefficient of
sample surface.

4,94 8,74 85,58 - 0,73
I 2 2,72 7,68 51,40 4,66 33,55 | szlifowana / griding 0,44
 HE 6,65 9,03 83,26 2 1,07 || szlifowana, trawiona / griding, etching 0,13
I 4 4,65 7,55 84,46 0,15 3,20 || szlifowana, trawiona, polerowana 013
Pasywacja przy napieciu U=150V prowadzita do istotnego griding, etCh;ng’ polishing 054
rozwiniecia powierzchni na skutek przebijania tworzgcej 2 0199
sie warstewki tlenkowej (RYS. 4). Powierzchnia prébek 3 0.75
trawionych charakteryzowata sie duzo wigkszymi porami niz 4 0,60

prébek polerowanych. Sredni wspétczynnik chropowato$ci
wynosit odpowiednio 0,99 i 0,60 ym. W trakcie tego pro-
cesu nastgpito wbudowanie wapnia i fosforu w warstewke
tlenkowg (RYS. 4). W przypadku prébek trawionych $rednia
zawartos¢ wapnia i fosforu wynosita odpowiednio ok. 4,5
i 33%, natomiast w przypadku probek polerowanych 0,15
i 3,20%.

Na podstawie badan elektrochemicznych odpornosci na
korozje w roztworze fizjologicznym Tyrode’a stwierdzono,
ze trawienie prébek poprawia ich odpornosé na korozje.
Potencjat korozyjny ulegt zwiekszeniu z ok. -1,2V do -1,1V,
szybkos$¢ korozji ulegta natomiast obnizeniu z ok. 1,6-10
mm/rok do ok. 1,3:102 mm/rok. Dalszy wzrost odpornosci
na korozje w fizjologicznym roztworze Tyrode’a nastapit
po zastosowaniu procesu polerowania elektrolitycznego.
Potencjat korozyjny ulegt zwiekszeniu do ok. -0,8V, opor
polaryzacyjny do wartosci 2,5-10* Q/cm?, szybkos$¢ korozji
ulegta natomiast obnizeniu do ok. 1,3:102 mm/rok. Zwigk-
szenie odpornosci korozyjnej stopu Ti6Al4V po trawieniu i
nastepnie polerowaniu elektrochemicznym zwigzane jest
z wygtadzeniem i ujednorodnieniem powierzchni probek.

Probki poddane procesowi pasywacji anodowej charakte-
ryzowaly sie wigkszg odpornoscig na korozje niz probki szli-
fowane (TAB. 5i 6). Potencjat korozyjny ulegt zwigkszeniu z
ok. -1,20V (prébka szlifowana) do -1,0 (probki pasywowane),
szybkos¢ korozji prébek pasywowanych (1,1:102+4,2-1072
mm/rok) ulegta natomiast obnizeniu w stosunku do wartosci
uzyskanej dla prébki szlifowanej (1,6 10" mm/rok). Analizu-
jac uzyskane wyniki odpornosci korozyjnej stwierdzono, ze
odpornos$c¢ korozyjna probek pasywowanych przy napieciu
U=150V byta nizsza niz odpornos¢ korozyjna probek pasy-
wowanych przy napieciu U=100V. Fakt ten zwigzany jest z
tym, ze powierzchnia probek modyfikowanych przy wyzszym

Passivation at U=150 V lead to significant surface develop-
ment in result of punching the formed oxide layer (FIG. 4).
The surface of pickled samples was characterized by con-
siderably greater pores than in case of polished samples.
The average roughness coefficient amounted 0,99 and
0,60 uym respectively. During that process calcium and
phosphorous building into oxide layer took place (FIG. 4).
In case of pickled samples the average contents of calcium
and phosphorous amounted to 4,5 and 33% respectively,
however in case of polished samples those values were
equal to 0,15 and 3,20% respectively.

On the basis of electrochemical corrosion resistance
examinations in the physiological Tyrode’s solution it was
stated that samples pickling improves their resistance to
corrosion. The corrosion potential has grown from ca.-1,2V
to-1,1V, however the corrosion rate has diminished from ca.
1,6:10""mm/year to ca. 1,3-102mm/year (TAB. 6). Further
growth of corrosion resistance in the physiological Tyrode’s
solution took place after application of electrolytic polishing
treatment. The corrosion potential has increased up to ca.-
0,8V, polarization resistance to the value of 2,5-10* Q/cm?,
however the corrosion rate diminished to ca. 1,3-102 mm/
year. The growth of corrosion resistance of Ti6Al4V alloy after
pickling with the next electrochemical polishing is connected
with smoothing and homogenization of sample surface.

The samples subjected to anodic passivation were char-
acterized by greater corrosion resistance than the ground
samples (TAB. 5 and 6.). The corrosion potential increased
from ca.1,20V (ground sample) to —1,0 (passivated sam-
ples), corrosion rate of passivated samples (1,1:10%+4,2-102
mm/year) diminished in relation to the value obtained for
the ground sample (1,6-10"" mm/year). At the analysis of
the results of corrosion resistance it was stated that the
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TABELA 5. Wyniki badan odpornosci korozyjnej pro-
bek w roztworze Tyrode’a nie poddanych pasywacji.
TABLE 5. Results of corrosion resistance tests
in the Tyrode’s solution samples not subjected
to passivation.

Parametr

Rodzaj probki Parameter
Kind of sample E loor R,
I\ [A/cm?] [Q/cm?]

[mm/ﬁ'ok]

szlifowana | 4 5341 844-10% | 1,907-10¢ | 1,658 -10°
grinding

szlifowana, tra-
wiona 1,114/ 9,361-10° | 1,711-10¢ | 8,418-102

grinding, etching

szlifowana, trawio-
na, polerowana
grinding,etching,
polishing

-0,793( 1,438-10° | 2,458:-10* | 1,293:102

napieciu jest bardzo porowata, a zatem jest niejednorodna
pod wzgledem elektrochemicznym. Taka niejednorodnos$¢
powierzchni moze by¢ przyczynag powstawania mikroogniw
korozyjnych.

Podsumowanie

Przeprowadzono badania majgce na celu okreslenie
mozliwosci wbudowania wapnia i fosforu w warstewke
tlenkowg na stopie implantacyjnym Ti6AI7Nb w trakcie
procesu pasywacji anodowej oraz okreslenie odpornosci
na korozje tak zmodyfikowanego stopu w fizjologicznym
roztworze Tyrode’a.

Na podstawie uzyskanych wynikéw stwierdzono, ze
parametry procesu pasywacji anodowej majg istotny wptyw
na morfologie i skltad chemiczny uzyskanych warstewek
pasywnych. Stwierdzono, ze przy napieciu U=100V, w
warstewke pasywng wbudowuije sie jedynie fosfor. Zastoso-
wanie wyzszego napiecia (U=150V) powoduje utlenianie ja-
rzeniowe powierzchni, prowadzgce do otrzymania struktury
porowatej. W trakcie pasywacji przy tym napieciu nastepuje
istotne wzbogacenie warstewki pasywnej w wapn i fosfor.
Zawartos$¢ tych pierwiastkdw w warstewce tlenkowej oraz jej
morfologia w duzej mierze zalezg od sktadu chemicznego
zastosowanej kgpieli.

Stwierdzono, ze proces pasywacji anodowej potgczony
z implantacjg wapnia i fosforu w warstewke tlenkowg po-
woduje zwiekszenie odpornosci na korozje stopu Ti6AI7Nb
w roztworze fizjologicznym Tyrode’a. Odpornosc¢ korozyjna
prébek pasywowanych przy napieciu U=150V jest nizsza
niz prébek pasywowanych przy napieciu U=100V, co jest
zwigzane z morfologig uzyskanej warstewki pasywne;j.

Podziekowania

Praca naukowa finansowana ze $rodkéw na nauke w
latach 2007-2009 jako projekt badawczy rozwojowy Nr
R15013 03.
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TABELA 6. Wyniki badan odpornosci korozyjnej
probek w roztworze Tyrode’a poddanych pasywaciji.
TABELA 6. Results of corrosion resistance tests
in the Tyrode’s solution samples subjected to
passivation.

Parametr
Nr prébki Parameter
MEAEEEI | o [Aem? R [Q/cm?  Vp [mm/rok]
1 0,974 | 4,693-10° | 8,832:10¢ | 1,793-10°
2 -0,916 | 1,994-10 | 114105 | 4,22-10°
3 1,007 | 24410 | 7,42-10¢ | 2,194-102
4 -0,848 | 1,119-10% | 1,73410° | 1,006-102

corrosion resistance of the samples passivated at U=150
V was lower than the corrosion resistance of the samples
passivated at U=100V. (TAB. 6). It is connected with the fact
that the surface of the samples modified at higher voltage
is very porous and thereby electrochemically heterogene-
ous. Such a heterogeneity of surface can lead to corrosion
cells formation.

Summary

The research was undertaken in order to determine the
possibility of calcium and phosphorous incorporation into the
oxide layer on Ti6Al7Nb implant alloy during anodic passiva-
tion process and determine the corrosion resistance of such
a modified alloy in the physiological Tyrode’s solution.

On the basis of obtained results it was stated that the
parameters of anodic passivation process considerably af-
fect morphology and chemical composition of the obtained
passive layers. It was stated at U=100V only phosphorous
comes into the passive layer. Application of a higher volt-
age (U=150V) causes glowing oxidation of surface leading
to porous structure. During passivation at such a voltage
an important enrichment of the passive layer with calcium
and phosphorous takes place. Contents of those elements
in the oxide layer as well as its morphology are conditional
on the chemical composition of the applied bath to the
great extent.

It was stated that the anodic passivation process com-
bined with calcium and phosphorous implantation into the
oxide layer lead to the growth of corrosion resistance of
Ti6AI17Nb alloy in the physiological Tyrode’s solution. The
corrosion resistance of the samples passivated at U=150V is
lower than that for the samples passivated at the voltage of
U=100V that is connected with morphology of the obtained
passive layer.
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Wprowadzenie

Wiasciwosci biologiczne kopolimeréw kwasu mlekowego
i glikolowego powodujg ciggte zainteresowanie tymi ma-
teriatami i wdrazanie ich do zastosowan medycznych.
S3 one stosowne w chirurgii do zespalania ztaman kosci,
wypetniania ubytkéw kostnych po resekcjach zmian pato-
logicznych, zaopatrywania uszkodzen narzgdéw wewnetrz-
nych. Stosowane sag roéwniez jako materiat szewny, jako
nosniki lekéw oraz jako materiaty do hodowli komdrkowych.
W chirurgii szczekowo-twarzowej materiaty te uzywane sg
do zespalania ztaman kosci cze$ci twarzowej czaszki. Dzigki
wtasciwosciom termoplastycznym mogg by¢é swobodnie
ksztattowane i dostosowywane do anatomicznych krzywizn
kosci. Ich stopniowa resorpcja, a co za tym idzie zmniej-
szajgca sie w czasie odporno$¢ mechaniczna pozwala na
ptynne przejmowanie obcigzen przez nowo regenerujaca
sie tkanke kostng [1,2,3]. Resorbujg sie w przeciggu 2 lat
tworzgc proste hydroksykwasy, ktére sg witgczane w cykl
Krebsa i rozktadane do H,O i CO, [3]. Niestety stosunkowo
mata odpornos¢ mechaniczna kopolimeréw ogranicza ich
zastosowanie do miejsc w ktorych wystepujg niewielkie ob-
cigzenia mechaniczne. Sposobem na poprawe ich wiasciwo-
$ci fizycznych jest tworzenie kompozytéw z réznego rodzaju
wypetniaczami poprawiajgcymi ich wiadciwosci biologiczne
i mechaniczne [2]. Przyktadem moga by¢ wtékna weglowe,
widkna polimerowe czy fosforan tréjwapniowy.

Materiat i metody

W pracy oceniano i poréwnano gojenie sie ubytkow kost-
nych wypetnionych kompozytami kopolimer laktyd/glikolid
z wiéknem weglowym (CF), laktyd/glikolid z fosforanem
tréjwapniowym (TCP) i poréwnano je z ubytkami kostnymi
wypetnionymi skrzepami krwi. Badania przeprowadzono
na grupie 84 krolikdw nowozelandzkich. W kazdej grupie
byto 28 zwierzat, w réwnej liczbie dojrzate samce i samice.
Wszystkie zabiegi przeprowadzono w Centrum Medycyny
Doswiadczalne] Slaskiego Uniwersytetu Medycznego w
Katowicach, po uzyskaniu zgody Lokalnej Komisji Etycznej
do Badan na Zwierzetach. W przeprowadzonych badaniach
kompozyty sktadaty sie z kopolimeru laktydu i glikolidu
P(LLA/GA): 84% laktydu i 16% glikolidu (Mn=85000 Da,
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Introduction

Biological properties of lactide and glycolide copolymers
increase the interests of these materials in medicine. These
materials can be applied in traumatology as plates and
screws fixating bone fractures, as bone defects regenerating
materials for ex. after tumor resection or in general surgery.
PGLA polymers are also used as surgical sutures, as drug
carriers or as a substrate in cell cultures. In maxillofacial
surgery copolymers are used in bone fractures as fixating
elements. It is termoplastic material and can be shaped to
anatomical curves of the bone. Itis gradually resorbed within
time. Ingrowing new bone takes over the physiological loads
[1,2,3]. Within two years copolymers are resorbed and the
results of degradation are water and oxygen [3]. However
low mechanical strength of copolymers limits their applica-
tion to the areas that are not heavy loaded. There are addi-
tives like for example carbon fibers or tricalcium phosphate
that can be mixed with PGLA copolymers improving their
biological and mechanical properties [2].

Material and methods

The aim of this study was evaluation of composites lac-
tide/glycolide copolymers with carbon fibers, lactide/glycolide
copolymers with tricalcium phosphate, compered to the bone
defects filled with blood clot. Evaluation study was performed
on the group of 84 New Zealand white rabbits. There were 28
animals in each group. All surgeries were performed in the
Experimental Study Center of Medical University of Silesia.
Copolymer was made of 84% of lactide and 16% of glycolide
manufactured at the Center of Polymer Chemistry PAN in
Zabrze, Poland [4]. The composites was made in the Fac-
ulty of Materials Science and Ceramics of AGH University
of Science and Technology by addition of 15wt% of carbon
fibers P(LLA/GA)+CF or 15wt% of tricalcium phosphate
P(LLA/GA)+TCP [2]. Cylinder shape of the implants was
made by injection moulding in the temperature of 180°C.
The samples were cylinder shape with diameter of 3,2 mm.
All surgeries were performed in general anesthesia with ad-
ditional local injection of anesthetics. After the incision in the
submandibular region left corpus of mandible was exposed.
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Mw/Mn=2,1) wyprodukowanego w Centrum Chemii Polime-
réw PAN w Zabrzu [4]. Kompozyt otrzymano przez dodatek
15% wag. nanoczgstek fosforanu tréjwapniowego lub przez
dodatek 15% wagowych krotkich wtokien weglowych (CF):
FT 300B (Torayca, Japan; fibre diameter d=7 ym, p=1.76
g/cm?, 0,=3.2 GPa, E=235 GPa) [2]. Wszczepy o pozgdanym
ksztatcie otrzymano w Katedrze Biomateriatow Akademii Gor-
niczo-Hutniczej w Krakowie metodg wtrysku w temperaturze
180°C. Wszczepy miaty ksztalt walcow o $rednicy 3,2 mm.
Zabiegi na zwierzetach przeprowadzono w znieczuleniu
0golnym dozylnym z dodatkowym znieczuleniem miejsco-
wym. Po nacigciu skory i tkanki podskornej docierano do
trzonu zuchwy po stronie lewej. Po nawierceniu kosci na dol-
nym brzegu zuchwy tuz za zgbem siecznym a przed zebami
trzonowymi wprowadzano badane walce kompozytowe.
Walce docinano po wczesniejszym zmierzeniu gtebokosci
nawierconego kanatu kostnego. W grupie | wprowadzano
kompozyty P(LLA/GA)+CF, w grupie |l P(LLA/GA)+TCP.
W grupie lll kanat pozostawiano wypetniony skrzepem krwi.
Dodatkowo w grupach badanych biomateriat wprowadza-
no w miesien prosty grzbietu oraz w tkanke podskérng
na grzbiecie. Rany po zabiegach szczelnie zaszywano.
U wszystkich zwierzat wykonano badania kliniczne gojenia
sie ran po zabiegu, badania radiologiczne kosci w miejscach
wprowadzenia kompozytdw i wykonania ubytku kostnego
oraz badania histopatologiczne preparatéw kostnych i na-
rzgdow wewnetrznych - watroby i nerek. Okresy kontrolne
wyznaczono na 1, 2, 3, 6, 12, 24, 48 tydzien.

Wyniki

Badania kliniczne wykazaty prawidtowe gojenie sig ran
pooperacyjnych u wszystkich zwierzat doswiadczalnych.
W Zadnej z grup nie obserwowano odczynéw zapalnych ani
patologicznej wydzieliny z rany. Rany goity sie pierwotnie
przez rychtozrost, a czas ich catkowitego wygojenia wynosit
10-14 dni. Badania radiologiczne we wszystkich grupach
wykazaty od 7 doby widoczne okragte przejasnienie o regu-
larnych brzegach wielko$cig odpowiadajgce wykonanemu
ubytkowi kostnemu. Poczgwszy od 6 tygodnia w grupach
badanych przejasnienie ulegato stopniowemu zacienie-
niu, co swiadczyto o postepujgcej mineralizacji. W grupie
kontrolnej widoczne byto zacienienie z pojawiajgcymi sie
w jego Swietle wyspowatymi przejasnieniami. Po okresie
24 tygodni w grupach badanych jak i grupie kontrolnej
przejasnienie byto ledwo dostrzegalne i nieznacznie réznito
sie od otoczenia co swiadczy o tym, ze ubytek wypetniony
byt juz zmineralizowang tkankg kostng. W badaniu histo-
patologicznym w grupie P(LLA/GA)+CF po 21 dniach ob-
serwacji widoczna byta dobrze uformowana $ciana kanatu
pokryta na catej powierzchni przez dojrzatg tkanke tgczng
widknistg z licznymi widknami kolagenowymi. Bezposred-
nio z nig sasiadowaty linijnie utozone dojrzate beleczki
kostne bez cech aktywnosci osteoblastycznej. Glebiej w
tkance fgcznej witdknistej obecne byty jeszcze dojrzewa-
jace beleczki kostne pokryte osteoblastami W tym samym
3-tygodniowym okresie w grupie P(LLA/GA)+TCP kanat
wszczepu byt wyraznie uformowany i miejscami pokryty
odbudowujgcy sie tkankg kostng. W grupie kontrolnej juz
14-dniowa obserwacja wykazata w swietle kanatu wsréd
przerosnietego tkanka taczng skrzepu krwi cechy odnowy
tkanki kostnej. Po 3-tygodniowej obserwacji kanat zebodotu
prawie w catosci wypetniony byt tkankg kostng o réznym
stopniu dojrzatosci. Widoczny byt rowniez proces aktywnej
angiogenezy. W 24 i 48 tygodniu w grupie P(LLA/GA)+CF
kanat wszczepu zostat catkowicie wypetniony przez rozra-
stajgcy sie tkanke kostng, w ktdérej znajdowaty sie widkna
weglowe. Tkanka kostna wypetniajgca kanat wszczepu
nie wykazywata juz cech aktywnosci osteoblastycznej.

Bone was drilled with 3,2 mm diameter bur in the the interior
margin. Than prepared bone was filled with P(LLA/GA)+CF
implant in the group I, P(LLA/GA)+TCP in the Il group,
and was left filled with blood clot in the control group IlI.
Additionaly in the | and Il group implant was placed under
the skin and in the muscles of the back. For all animals
clinical examination and then (after the rabbits were killed)
radiological, histopathological and macroscopy evaluation
were performed in 1, 2, 3, 6, 12, 24, 48 week.

Results

All postoperative examinations revealed good healing
of wounds, without complications. There were no inflam-
matory reactions or pathological wound excretion. Primary
healing was observed within 10-14 days. 7 days radiological
examination in all three groups reveled round brightening
with regular edges , which was corresponding with diameter
and size with the bone defect. In next periods in the | and
Il group the brightening area was less regular and start-
ing from 6 week were gradual shading, what indicated on
progressive mineralization. In the control group there was
visible round shading with island like dots of mineralization.
Since 24 weeks in all groups form of slightly shadow min-
eralized bone have been seen which did not differ from the
surrounding bone. Histopathological examination revealed,
that in the group P(LLA/GA)+CF after 21 days of observa-
tion, there were visible well formed canals wall, which were
covered by fibrous tissue (with many collagen fibers) on all
area. Directly with this fibrous tissue there were neighbor-
ing trabecular without osteoblastic activity. Deeper in the
fibrous tissue there were still maturing timber bone, witch
were covered by osteoblasts. In the same 3-weeks period
in P(LLA/GA)+TCP group canal of implanted sample was
clearly formed and covered with recovering bone. In the
control group Il after 14 days there were traces of bone re-
generation within blood clot. After 3 weeks bone defect was
filled with bone in different stadium of mineralization. There
were active angiogenetic processes. Mature trabecular bone
could be observed not until 12 week of observation. On 24
and 48 week in P(LLA/GA)+CF group canal of implant was
completely filled by growing bone between carbon fibers.
Osseous tissue which filled the canal of the implanted mate-
rials did not demonstrated osteoblastic activity. However the
border between new and surrounding bone was still visible.
In the young, not calcificated osseous tissue were lots of
capillars. In the P(LLA/GA)+TCP group after 24 weeks of
observation peripheral polymer resorption and dilution of
his structure could be observed. After 48 weeks of experi-
ment implant canal was covered by mature bone. Inside
the canal there were little TCP fragments surrounded by
the macrophages ( mononucleus and multinucleus). We did
not observed giant cell granulomas (type around the foreign
body). There were no trace of copolymer. In the control
group after 24 and 48 weeks bone defect was regenerated
with mature spongy bone with fat and blood vessels. In
both groups after one week of observation polymer that was
placed under the skin was surrounded by thin connective
tissue capsule that within the time became thicker and was
built of collagen fibers and fibroblasts. 48 week observation
reveled that the implant was completely replaced by fibrous
tissue. There were presence of macrophages which created
foreign body granulomas surrounding TCP and carbon
fibers particles. There were no symptoms of inflammatory
response. In the dorsal muscles around the implant con-
nective tissue capsule was present. At the beginning it was
thin but within the 3 weeks become thicker. After 24 weeks
implants were covered by thick fibrous tissue capsule built
of collagen fibers. Implants were fragmented, and particles



Jednak granica miedzy wytworzonym kanatem, a wypet-
niajacg go nowg tkanka kostng rozrastajgcag sie na ,rusz-
towaniu” z widkien weglowych byta jeszcze widoczna. W
mtodej nieuwapnionej tkance kostnej wypetniajgcej kanat
wszczepu i przypominajgcej koS¢ zbitg znajdowaly sig liczne
wiosowate naczynia krwionosne. W grupie P(LLA/GA)+TCP
po 24 tygodniach obserwacji zauwazalna byta obwodowa
resorpcja polimeru oraz centralne rozrzedzenie jego struk-
tury. Po 48 tygodniach doswiadczenia kanat wszczepu
pokryty byt przez dojrzatg tkanke kostng. W swietle kanatu
widoczne byty liczne drobiny TCP, wokot ktorych znajdowaty
sie pojedyncze makrofagi jedno- i wielojadrowe. Nie obser-
wowano ziarniniakéw olbrzymiokomorkowych typu ,,0koto
ciata obcego”. Nie obserwowano juz zlogdéw kopolimeru.
W grupie kontrolnej po 24 i 48 tygodniach doswiadczenia,
w miejscu wczesniejszego ubytku widoczna byta catkowita
odbudowa tkanki kostnej. Obserwowano dojrzatg kos¢
zbitg oraz liczne beleczki kostne tworzgce strukture kosci
gabczastej. Pomiedzy nimi widoczna byta srodkostna tkan-
ka ttuszczowa i wlosowate naczynia krwionosne. W obu
grupach po tygodniowej obserwacji wszczep wprowadzony
podskornie otoczony byt cienkg torebkg fgcznotkankowa,
ktéra w kolejnych tygodniach stawata sie grubsza i zbu-
dowana byta z widkien kolagenowych i fibroblastow. Po
48 tygodniach w obu grupach wprowadzony podskérnie
materiat zostat przerosniety przez tkanke tgczng widknista.
Wsrod rozrastajgcej sie tkanki widoczne byty liczne makro-
fagi jedno- i wielojgdrowe tworzgce wokét fragmentow TCP
i wtokien weglowych ziarniniaki olbrzymiokomorkowe typu
okoto ciata obcego. Po tak dtugim okresie nie obserwowano
juz ztogéw kopolimeru. W otaczajgcej wszczep tkance nie
wystepowat odczyn zapalny.

W miesniach prostych grzbietu od pierwszego tygodnia
obserwacji wokot wszczepu ksztattowata sie torebka tagczno-
tkankowa, ktéra po 3 tygodniach byta juz gruba zbudowana
z witokien kolagenowych i fibroblastow. Po 24 tygodniach
doswiadczenia wszczep byt rozfragmentowany, a jego struk-
tura rozrzedzona. Wsrdd kopolimeru widoczne byly liczne
drobiny TCP lub witdkien weglowych. Po 48 tygodniach ob-
serwacji w obu grupach wszczepiony materiat byt wyraznie
odgraniczony od tkanki miesniowej i w catosci przerosniety
przez tkanke fgczng witdknistg tworzgc ziarnine olbrzymio-
komorkowg. W obu grupach widoczne byly jeszcze liczne
komoérki olbrzymie wielojadrowe wokét drobin TCP i widkien
weglowych. W grupie P(LLA/GA)+CF miejscowo podtoreb-
kowo spostrzegano ogniska drobnokomérkowego wysieku
zapalnego o niewielkim nasileniu ztozonego z komoérek
plazmatycznych i limfocytéw. W badaniu histopatologicznym
narzgdoéw wewnetrznych nie stwierdzono obecnosci zmian
patologicznych.

Dyskusja

Zaletg kopolimerow kwasu mlekowego i glikolowego jest
biodegradacja i termoplastyczno$¢ pozwalajgca na dowolne
ich formowanie w zaleznosci od warunkéw anatomicznych.
Toksyczne zwigzki, ktére powstajg w procesie tworzenia
polimeréw z zastosowaniem oktanianu cyny zostaty wy-
eliminowane poprzez zamiane inicjatora na cyrkonowy
[4]. Tak otrzymane polimery sg bardziej przyjazne dla or-
ganizmow zywych i z powodzeniem moga by¢ stosowane
w medycynie [5,6]. Potgczenie kopolimeréw z widknem
weglowym czy TCP nadaje im dodatkowo korzystne cechy,
co zostato wczesniej sprawdzone na przyktadzie polisulfonu
[7]. Badania kliniczne przeprowadzone po wykonanych
zabiegach operacyjnych wykazaty jednakowe gojenie sie
ran we wszystkich trzech grupach, co moze swiadczy¢ o
dobrej tolerancji wszczepdw we wczesnym okresie poope-

of carbon fibers and TCP were present. After 48 weeks
connective tissue almost completely ingrown the implants
creating gigantic cell granulomas surrounding particles of
carbon fibers and TCP. There was no visible changes in the
microscopic examination of kidneys and liver.

Discussion

The big advantage of lactide-co-glycolide polymers is
biodegradation and thermoplastic properties. Changes in
manufacturing process allowed to obtain copolymers that
can be safely use in medicine [4,5,6]. Application of additives
to the polymer structure like CF or TCP allow to obtain mate-
rial with different properties, what was previously proved with
polysulphone studies [7]. Clinical examination in postopera-
tive period revealed good healing without disturbances in
all three groups. Early postoperative soft tissue and bone
inflammatory response can cause implant lost. Radiological
examination in all groups were similar. This result was a lit-
tle surprising, because TCP unlike short carbon fibers and
P(LLA/GA) polymers absorb x-rays, so it was supposed
to be visible on radiograms. Similar radiograms of both
material in the early postoperative period may results from
small amount of TCP and CF in the copolymer. Differences
between both groups in histopatological examination may
results from biological properties of TCP and CF. Short
carbon fibers reinforce copolymer, improving its mechanical
resistance. Reinforced copolymers may be used as a fixat-
ing elements in facial bone fractures. Tricalcium phosphate
have a high biological activity stimulating bone regeneration.
This can be seen in 3 week of observation where active bone
regeneration was observed. Similar results were achieved
by other authors [8,9]. Carbon fibers can be used alone in
bone regeneration, creating scaffold for new bone formation.
In the control group bone formation within bone defect was
seen after 21 days. This demonstrate physiological bone
healing process. Histopathological evaluation of kidney and
liver did not revealed any pathological changes.
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zapalne ze strony tkanek migkkich i kosci co prowadzi do
natychmiastowej utraty wszczepu. Badania radiologiczne
we wszystkich grupach wykazaty duze podobienstwo.
Takie wyniki nieco zaskakujg poniewaz TCP w odrdznieniu
od kopolimeréw P(LLA/GA) i krétkich widkien weglowych
jest widoczny na kliszach rentgenowskich, a krotkie witékna
weglowe i kopolimery P(LLA/GA) sg przepuszczalne dla
promieni RTG. Podobienstwo w obrazach RTG miedzy
obydwoma materiatami moze wynikac¢ z nieduzego stosun-
ku objetosciowego TCP (15%) w badanych kompozytach.
Trzeba réwniez wzigé pod uwage mozliwos¢ natozenia
sie sgsiadujgcych struktur kostnych na obraz wszczepu
podczas wykonywania zdje¢. Réznica w obrazie histopa-
tologicznym pomiedzy badanymi grupami moze wynikac¢ z
wiasciwosci biologicznych badanych materiatéw dodanych
do kopolimeru P(LLA/GA). Fosforan tréjwapniowy posiada
duzg aktywnosci biologiczna, w zwigzku z czym stymuluje
odbudowe tkanki kostnej, co mozna zaobserwowac juz w
3 tygodniu doswiadczenia, gdzie wokoét wszczepu P(LLA/
GA)+TCP stwierdzono obecnos¢ tkanki kostnej. Podobne
wyniki otrzymali inni autorzy badajgc kompozyty na bazie
kopolimeru P(LLA/GA) z hydroksyapatytem [8,9]. Krotkie
widkna weglowe z kolei poprawiaja mechaniczne wtasci-
wosci wszczepow. Mogg one by¢ rowniez z powodzeniem
stosowane do odbudowy nowej tkanki kostnej, poniewaz
stanowg szkielet do narastania nowej kosci co jest pomocne
w sterowanej regeneracji tkanki kostnej. Wtokna weglowe
nie sg jednak materiatem biologicznie czynnym. W grupie
kontrolnej mozna zaobserwowac obecnos¢ tkanki kostnej
poczawszy od 3 tygodnia doswiadczenia. Obrazuje to
przebieg fizjologicznego gojeniem sie ubytkdéw kostnych.
W narzgdach wewnetrznych nie stwierdzono obecnosci
zmian patologicznych. Watroba i nerki bedgce narzgdami
detoksykacyjnymi organizmu zaréwno w grupach badanych
jak i grupie kontrolnej nie wykazaty zmian.
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Streszczenie

Celem pracy byta ocena szybko$ci degradacji
réznych polimeréw resorbowalnych przetwarzanych
metodg wtrysku oraz wptywu sztucznego Srodowiska
biologicznego na zmiane wtasciwo$ci mechanicznych
(wytrzymato$é, modut Younga, odksztatcalnosc) ba-
danych materiatow.

Na podstawie przeprowadzonej analizy, badane
polimery mozna podzielic na dwie grupy: o krétkim
czasie degradacji i towarzyszgcej temu szybkiej
zZmianie parametrow mechanicznych (PGLA, PLDLA
i blenda PLDLA+PGLA) oraz ulegajgce wolnigjszej
degradacji i stopniowej zmianie parametrow mecha-
nicznych (GS i blenda GS+PLDLA). Rodzaj uzytego
ptynu inkubacyjnego znaczgco wptywa na zmiane
parametrow mechanicznych probek.

Obserwowane zmiany wia$ciwos$ci mechanicznych
badanych polimeréw zwigzane sg z rozrywaniem
fancuchéw polimerowych i rozluZznieniem struktury
materiatow w wyniku degradacji hydrolitycznej.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 25-28]

Wstep

Przed biomateriatami dla zastosowan medycznych,
oprécz warunku biozgodno$ci, stawia sie rowniez wymadg
biofunkcyjnosci. Pod pojeciem biofunkcyjnosci, rozumie sie
konieczno$¢ spetnienia przez implant wszystkich funkcji,
jakie wynikajg z jego przeznaczenia. W wielu zastosowa-
niach medycznych dotyczy to wiasciwosci mechanicznych
implantéw [1]. W pierwszym etapie implantacji biomateriat
odpowiada za stabilizacje fragmentéw leczonej tkanki i prze-
noszenie obcigzeh. Wazna jest wtedy wysoka wytrzymatosé
poczatkowa i modut Younga dopasowany do sztywnosci
leczonej tkanki. Nastepnie, utrata wytrzymatosci implantow
resorbowalnych zwigzana z ich degradacjg powinna by¢ do-
pasowana do szybkosci regeneracji tkanki. Polimery resor-
bowalne najczesciej znajdujg zastosowanie jako scaffoldy
w inzynierii tkankowej [2] oraz jako osnowy i/lub widkna w
kompozytach resorbowalnych, czesciowo resorbowalnych
lub gradientowych, z kontrolowanym gradientem resorpciji
i wtasciwo$ci mechanicznych [3].

Najprostszg metodg otrzymywania implantéw/elementow
polimerowych ($ruby, plytki itp.) jest metoda wtrysku. Metoda
ta umozliwia otrzymywanie w prosty sposob duzej ilosci
produktéw jednorodnych o bardzo zblizonych parametrach.

INFLUENCE OF IN VITRO
CONDITIONS ON MECHANICAL
PROPERTIES OF RESORBABLE
POLYMERS WITH DIFFERENT
RESORPTION TIME
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Abstract

The aim of the presented work was the analysis of
the degradation rate of different resorbable polymers
processed by injection moulding and estimation of the
influence of in vitro conditions on the changes of their
mechanical properties (strength, Young’s modulus,
elongation).

The analysis of the results showed that two groups
of tested polymers can be distinguished: the first one,
revealing faster changes of mechanical properties
due to short degradation time (PGLA, PLDLA and
PLDLA+PGLA blend) and the second one, with longer
degradation rate and gradual changes of mechanical
properties (GS and GS+PLDLA blend).

Changes of mechanical properties are connected
with the scission of the polymer chains and loosening
of the structure as a result of hydrolytic degradation.

The type of incubation solution affects the rate of
decrease of mechanical properties.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 25-28]

Introduction

Biocompatibility and biofunctionality are the most impor-
tant requirements for biomaterials in medical applications.
Biofunctionality is defined as a necessity of fulfilling by the
implants all of the functions connected with their application.
For many medical uses, mechanical properties of implants
are very important parameters [1]. In the first stage of im-
plantation of resorbable biomaterials, stabilization of the
treated tissue fragments and stress transfer are important
functions of the implant. High initial strength and Young’s
modulus matching the properties of treated tissue are very
important at this stage. In the following step, decrease of the
implants strength connected with their degradation should
be compatible with the rate of tissue regeneration. Resorb-
able polymers are usually applied as scaffolds in tissue engi-
neering [2] and also as matrices and/or fibres in resorbable,
partially resorbable or graded composites, with a controlled
resorption gradient or mechanical properties [3].

Injection moulding is a simple and useful method for
obtaining polymeric implants or their elements (screws,
plates etc.). Simple and efficient production of homogeneous
implants is possible with the use of this method. However,
high temperature of injection moulding process can cause
changes in polymer structure, especially in the case of re-
sorbable polymers and also accelerates their degradation.
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Jednakze wtrysk bedacy procesem wysokotemperaturowym
moze powodowac zmiany w strukturze polimeru (zwtaszcza
resorbowalnego) i przyspieszac jego pdzniejszg degradacje.
Dlatego tez, konieczne wydajg sie badania nie tylko polime-
réw wyjsciowych, ale réwniez po przetworstwie.

W pracy oceniono szybkos¢ degradacji szeregu ma-
teriatéw resorbowalnych przetworzonych metodg wtrysku
oraz zbadano zmiane ich wtasciwosci mechanicznych
(wytrzymatos$¢, modut Younga, odksztatcalnosé) pod wply-
wem dziatania symulowanego $rodowiska biologicznego
(badania in vitro). Taka charakterystyka ma w przysziosci
utatwi¢ dobdr materiatu polimerowego dla konkretnych
zastosowan medycznych.

Materiaty

W pracy poddano badaniom 5 nastepujgcych materiatéw
resorbowalnych:
- GS — skrobia komercyjna,
- PGLA — poli(L-laktyd-co-glikolid), 85% LA/15% GA,
- PLDLA — poli(DL-laktyd), 30% DL/70% LL,
- GS+PLDLA - blenda polimeru GS i PLDLA,
- PLDLA+PGLA - blenda polimeru PLDLA i PGLA.
Kopolimery PGLA i PLDLA otrzymano w Centrum Mate-
riatdbw Polimerowych i Weglowych PAN w Zabrzu [4].
Probki w ksztatcie wiosetek otrzymano metoda wtrysku
w temp. 185°C. Nastepnie wiosetka poddano inkubaciji
w wodzie destylowanej i w ptynie Ringera w temperaturze
37°C przez okres 6 tygodni. Po kazdym tygodniu inkubacji
rejestrowano zmiany przewodnictwa ptynéw przy uzyciu
konduktometru Elmetron typ CC-315. W czasie ekspe-
rymentu dwukrotnie wymieniono ptyny (po uptywie 2 i 4
tygodni). Po 2, 4 i 6 tygodniach inkubacji przeprowadzono
badania mechaniczne prébek na uniwersalnej maszynie
wytrzymatosciowej (Zwick 1435), okreslajac w probach
rozciggania wytrzymatos¢, modut Younga oraz wydtuzenie
materiatow.

Wyniki i dyskusja

Szybkos¢ degradacji badanych materiatéw polimero-
wych okreslono na podstawie pomiaréw przewodnictwa
wody destylowanej, w ktorej inkubowano prébki (RYS. 1).
Procesy degradacji przebiegaja najszybciej w przypadku
materiatu PGLA, natomiast nieco wolniej dla kopolimeru
PLDLA. W poréwnaniu do tych dwoch materiatow skrobia
degraduje najwolniej. Warto zauwazy¢, ze w przypadku
blendy PLDLA+PGLA szybko$¢ degradacji jest zdecydo-
wanie wolniejsza niz dla poszczegolnych polimeréw skta-
dowych. Podobnie sytuacja wyglada w przypadku blendy
GS+PLDLA. Moze to by¢ zwigzane z podniesieniem stopnia
krystalicznosci w warstwie przejsciowej miedzy polimerami,
co obniza szybkos¢ degradaciji [5].

Wyjsciowa wytrzymato$¢ mechaniczna probek PGLA
i PLDLA jest zblizona, jednak juz po 2 tygodniach inkubacji
w wodzie destylowanej wartos$¢ tego parametru dla PGLA
gwattownie spada, co koreluje z szybszg degradacjg tego
materiatu (RYS. 2a). Miedzy 2 a 4 tygodniem inkubaciji,
wytrzymatosé PLDLA drastycznie spada i uzyskuje zblizong
wartos¢ do wytrzymatosci PGLA. Wytrzymato$s¢ PLDLA
w porownaniu do PLDLA+PGLA utrzymuje sie na wyzszym
poziomie w catym okresie inkubacji, pomimo zdecydowanie
szybszej degradacji PLDLA. Zmiana wytrzymatosci probek
GS i GS+PLDLA nastepuje stopniowo, jednak wytrzyma-
to$¢ blendy jest zdecydowanie wyzsza w catym okresie
inkubaciji.

Obserwuje sie znaczgcy wptyw sktadu ptynu, w ktérym sg
inkubowane prébki, naich wiasciwosci mechaniczne (RYS. 2b).

Therefore, it is necessary to perform detailed studies on
the properties of these polymers at the initial stage and
after processing.

In this work, the degradation rate of the series of resorb-
able materials processed by injection moulding was evalu-
ated. Mechanical properties changes (strength, Young's
modulus, elongation) under the influence of simulated bio-
logical environment (in vitro studies) were also performed.
Such characteristic will facilitate proper selection of poly-
meric materials for the specific medical applications.

Materials

In the present work, 5 following materials were inves-

tigated:

- GS — commercial starch,

- PGLA — poly(L-lactide-co-glycolide), 85% LA/15% GA,
- PLDLA — poly(DL-lactide), 30% DL/70% LL,

- GS+PLDLA — blend of GS and PLDLA,

- PLDLA+PGLA — blend of PLDLA and PGLA.

The synthesis of PGLA and PLDLA copolymers was
performed at the Centre of Polymer and Carbon Materials
in Zabrze (Poland) [4]. The samples were prepared by injec-
tion moulding in 185°C.

Next, the specimens were incubated in distilled water and
in Ringer solution in 37°C during 6 weeks. After every week,
conductivity changes were measured by using Elmetron
conductometer, type CC-315. The immersing solution was
exchanged two times during experiments (after 2 and 4
weeks). Mechanical properties of polymers were measured
after 2, 4 and 6 weeks of incubation by using universal test-
ing machine (Zwick 1435). In axial tension, the strength,
Young’s modulus and elongation of samples were tested.

Results and discussion

Degradation rate of studied polymeric materials was
estimated on the basis of water conductivity measurements
after samples incubation (FIG. 1). Degradation processes
are the most intensive in the case of PGLA, and a little slower
for PLDLA copolymer.

In comparison to these materials, the starch (GS)
degradation is the most slower. Remarkable is, that the
degradation rate of the PLDLA+PGLA blend is significantly
lower than for single copolymers. Similar situation can be
observed for GS+PLDLA blend. Decrease of the degrada-
tion rate may be caused by higher degree of crystallinity of
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RYS. 1. Zmiany przewodnictwa wody destylowanej
w funkcji czasu inkubacji probek.

FIG. 1. Conductivity of distilled water after diffe-
rent incubation time.
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RYS. 2. Zmiany wytrzymatosci na rozcigganie badanych préobek w funkcji czasu inkubacji: a) w wodzie desty-

lowanej, b) w plynie Ringera.

FIG. 2. Changes of samples’ strength as the function of incubation time: a) in distilled water, b) in Ringer solution.

Dla probki GS roznice nie sg znaczgce, natomiast w przy-
padku PGLA drastyczny spadek wytrzymato$ci nastepuje
dopiero po 4 tygodniach inkubacji. Rowniez dla PLDLA
zmiany wytrzymatosci sg mniejsze niz w czasie inkubacji w
wodzie destylowanej. Wskazuje to na wolniejszg degradacije
hydrolityczng tych materiatéw w ptynie Ringera.

Zmianom wytrzymatosci towarzyszg analogiczne zmiany
modutu Younga (RYS. 3 a,b). W przypadku inkubacji w wo-
dzie destylowanej najszybciej obniza si¢ modut Younga préb-
ki PGLA, najwolniej zas w przypadku blendy GS+PLDLA.
Roznice stanowi zachowanie sie blendy PLDLA+PGLA, w
przypadku ktérej niewielkie zmiany modut Younga nie kore-
lujg z szybka utratg wytrzymatosci. Ptyn Ringera spowalnia
obnizanie modutu Younga badanych probek, co najwyrazniej
jest widoczne w przypadku prébki PGLA.

Analizujgc zmiane odksztatcalno$ci badanych prébek ob-
serwuje sie jej zmniejszanie w wyniku inkubacji (RYS. 4a,b).
W przypadku prébek kontaktujgcych sie z wodg destylowa-
ng, zmiana ta jest najwieksza dla PLDLA po 4 tygodniach
inkubacji (RYS. 4a). Inkubacja w ptynie Ringera wptywa zna-
czgco na zmniejszenie odksztatcalnosci GS juz po 2 tygo-
dniu, natomiast dla PGLA i PLDLA po 4 tygodniu (RYS. 4b).

Obserwowane zmiany badanych parametrow mecha-
nicznych probek w warunkach in vitro zwigzane sg z roz-
rywaniem fancuchéw polimerowych w wyniku degradac;ji
hydrolitycznej. Powstajgce oligomery ulegajg rozpuszcza-
niu i sg usuwane z matrycy polimerowej, na co wskazuje

the interface layer between components [5]. The value of
the initial strength of PGLA and PLDLA copolymers is found
at similar level, however after 2 weeks from incubation in
water, the value of this parameter is significantly lower for
PGLA, and itis correlated with the faster degradation of this
material (FIG. 2a). Between 2 and 4th week of incubation,
drastic strength decrease of PLDLA is observed and it ap-
proaches the PGLA value. The strength of PLDLA is higher
in all observation periods in comparison with PLDLA+PGLA,
despite significantly faster degradation of PLDLA. Gradual
changes of the GS strength and GS+PLDLA samples are
visible however, the blend strength is significantly higher in
all observation periods.

The influence of the type of incubation fluid on the sam-
ples mechanical properties can also be observed (FIG.2b).
For GS and PLDLA changes are not so intensive however,
in the case of PGLA copolymer, drastic decrease of the
strength is visible after 4 weeks of incubation. It indicates
that hydrolytic degradation of samples is slower in Ringer
solution as compared to distilled water.

Similar behaviour to strength changes is observed for
Young’s modulus (FIG. 3a,b). For samples incubated in
distilled water, decrease of the Young’s modulus of PGLA
copolymer is the most intensive. On the other hand, changes
of this parameter are slowest for GS+PLDLA blend. Different
behaviour can be observed for PLDLA+PGLA blend, where
the slight changes of Young’s modulus are not correlated
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FIG. 3. Changes of Young’s modulus of samples as the function of incubation time: a) in distilled water, b) in

Ringer solution.
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FIG. 4. Changes of samples’ elongation as the function of incubation time: a) in distilled water, b) in Ringer solution.

wzrost przewodnictwa ptyndéw. Rozluznienie struktury oraz
skracanie tancuchow polimerowych wptywajg bezposrednio
na obnizenie wytrzymatosci i modutu Younga, a takze na
zmniejszenie odksztatcalnosci materiatow.

Whioski

Na podstawie przeprowadzonej analizy, badane polimery
mozna podzieli¢ na dwie grupy. Do pierwszej z nich nalezg
PGLA, PLDLA i blenda PLDLA+PGLA, charakteryzujg sie
one krotkim czasem degradaciji i towarzyszgcg temu szyb-
kg zmiang parametréw mechanicznych w wyniku kontaktu
z ptynami fizjologicznymi. Drugg grupe stanowig materiaty
GS i blenda GS+PLDLA, ulegajace wolniejszej degradaciji
i stopniowej zmianie parametréw mechanicznych.

Parametry mechaniczne badanych materiatéw r6znig sie
znacznie miedzy sobg w zaleznosci od Srodowiska, w ktérym
inkubowano probki. Wskazuje to na znaczacy wptyw sktadu
ptynu fizjologicznego na przebieg degradacji polimeréw,
a tym samym na ich biofunkcyjnosc¢.

Metoda wtrysku pozwala na otrzymanie elementéw im-
plantacyjnych o pozgdanym ksztatcie w sposdb powtarzalny
i wydajny, ograniczajgc przy tym koszty przetwoérstwa.
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with fast strength decrease. Changes of Young’s modulus
are not so intensive for samples incubated in Ringer solu-
tion, and it is the most significant for the PGLA copolymer.

Decrease of the samples elongation is visible during
incubation (FIG. 4a,b). In the case of samples incubated
in distilled water, the most significant changes can be ob-
served for PLDLA after 4 weeks of measurements (FIG. 4a).
As a result of samples incubation in Ringer solution, de-
crease of elongation in the case of GS polymer can be
observed already after 2 weeks, and after 4 weeks in the
case of PGLA and PLDLA copolymers (FIG. 4b).

Changes of the mechanical properties of samples under
the influence of in vitro conditions are connected with break-
ing of the polymer chains as the consequence of hydrolytic
degradation. Soluble oligomers are removed from the matrix,
what is indicated by increase of the conductivity. Decrease
of the samples strength, their Young’s modulus as well as
elongation is influenced by destruction of polymer structure
and scission of their chains.

Conclusions

In vitro degradation studies of resorbable polymers al-
lowed to distinguish the two groups of investigated materi-
als. PGLA, PLDLA copolymers and PLDLA+PGLA blend
undergo fast hydrolytic degradation and their mechanical
properties are changed in contact with solution during short
time. Others materials (GS and GS+PLDLA blend) are
characterized by slower degradation and gradual changes
of mechanical properties. The differences in mechanical
properties of the same type of samples are observed de-
pending on immersing solution. It indicates that course of
degradation, as well as biofunctionality are influenced by
chemical composition of physiological solution.

Injection moulding is cost effective processing method
which allows to achieve high reproducibility of implant ele-
ments with targeted shape and geometry.
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Wprowadzenie

Przy ocenie biomateriatéw przeznaczonych do czasowe-
go kontaktu z tkankami niezbedna jest obserwacja wzajem-
nych relacji materiatu i komérek krwi, dotyczacych ewen-
tualnych zmian morfologicznych i czynnosciowych [1,2].

Zmiany morfologiczne w komérkach, wynikajgce ze
zmian ich reaktywnosci, zwigzane sg m.in. z reorganizacjg
cytoszkieletu komérkowego [3]. O reorganizaciji cytoszkiele-
tu posrednio moze swiadczy¢ pojawienie sie w komoérkach
jednojadrzastych krwi radialnej segmentacji jadra (RS)
—sg to gtebokie szczeliny w jgdrze, zbiegajgce sie koncen-
trycznie w centrum i powstajgce w wyniku przy$pieszonej
depolimeryzacji mikrotubuli [4-6].

Zdolno$¢ komorek do fagocytozy umozliwia usuwanie
z organizmu czynnikow chorobotworczych pochodzenia ze-
wnetrznego, jak rowniez usuwanie endogennych substanc;ji
toksycznych, komorek rozpadtych [6]. W trakcie przebiegu
tego procesu nasileniu ulega metabolizm tlenowy komaorek
zernych (np. granulocytéw). W wyniku tlenowych przemian
metabolicznych komorki produkujg aktywne zwigzkéw tlenu.
Zwigzki te ze wzgledu na ich toksycznos$¢, z jednej strony sg
wykorzystywane przez komorki w trakcie wypetniania funkcji
(np. tlenozalezny ukfad niszczenia drobnoustrojéw neutro-
fili). Z drugiej jednak, przyczyniajg sie do przyspieszonego
starzenia sie czy uszkodzenia komorek (stres oksydacyjny).

Celem pracy byta ocena zmian morfologicznych oraz
czynnosciowych leukocytow po czasowym kontakcie krwi z
matrycami zelatynowo-alginianowymi w badaniach in vitro.

Materiaty

Do badan uzyto czterech rodzajow matryc zelatynowo—
alginianowych o strukturze ggbki. Ggbki pozyskano metodg
liofilizacji piany powstatej poprzez spienienie mieszaniny
jatowych roztworéw zelatyny (20%), alginianu sodu (2% lub
4%) oraz glicerolu (3% lub 5%) w odpowiednich proporcjach
(TAB. 1). Doswiadczenie wykonano na krwi pobranej na
heparyne (10 j/1ml krwi) od klinicznie zdrowych $win.
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Introduction

Observation of the relations between material and blood
cells, concerning possible morphological and functional
changes is necessary for the evaluation of biomaterials as-
signed for temporal contact with tissues [1,2]. The morpho-
logical changes in cells, resulting from the changes of their
reactivity are connected, among others, with reorganisation
of the cellular cytoskeleton [3]. The appearance of a radial
segmentation of the nucleus (RS) in mononuclear blood cells
indirectly proves the cytoskeleton reorganization — these
are deep clefts in the nucleus gathering concentrically in
the centre and appearing as a result of the accelerated
depolymerization of microtubules [4-6]. The phagocytic
ability of cells enables to remove external pathogens as
well as endogenous toxic substances, destroyed cells from
the organism [6]. The aerobic processes in phagocytes are
more intensive during phagocytosis and the active oxygen
derivatives are produced. Because of their toxicity these
compounds are used by the cells in performing functions
(e.g. the oxygen-dependent system of damaging of micro or-
ganisms in granulocytes). On the other hand, they cause an
accelerated ageing or damaging of cells (oxidation stress).

Evaluation of the morphological and functional changes of
leukocytes after temporal contact of blood with gelatine-algi-
nate matrixes in tests in vitro was the purpose of the study.

Materials

Four kinds of gelatine-alginate matrixes with the sponge
structure were used for the tests. The sponges were ob-
tained by lyophilization of foamed mixture of sterile solutions
of gelatine (20%), sodium alginate (2% or 4%) and glycerol
(3% or 5%) in the proper proportions (TAB. 1). The test was
performed on heparinized blood (10 j/ml) sampled from
clinically healthy pigs.

TABELA 1.
3A 8 cz/part 20% 2 cz/part 2% 3% TABLE 1.
I 5A 8 cz/part 20% 2 cz/part 2% 5%
I 3B 8 cz/part 20% 2 czlpart 4% 3% [
I 5B 8 cz/part 20% 2 czlpart 4% 5% |
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Reaktywnos$¢ leukocytow oceniano na podstawie:

- zdolnosci komorek jednojadrzastych krwi do tworzenia
radialnej segmentac;ji jader - badania spontaniczne;j i indu-
kowanej radialnej seg-
mentacji jgder (Radial
Segmentation — RS),
RYS. 1. [3,4],

5 - zdolnosci leuko-
Q?.?" cytéw do fagocytozy
= - badania fagocytozy z
uzyciem komorek droz-
dzy Saccharomyces ce-
revisiae, RYS. 2 [4,5],

- aktywnosci prze-
mian tlenowych w leu-
kocytach - badania
zdolnosci do redukciji
btekitu nitrotetrazolio-
wego [6].

RYS. 1. Limfocyt z jadrem
segmentowanym. - Radial
Segmentation (RS).

FIG. 1. Radial segmentation
of nuclei in lymphocyte -
Radial Segmentation (RS).

Wyniki

Matryce Zelatynowo-alginianowe w kontakcie z krwig ule-
gaty rozpuszczeniu w czasie do 15 min., w zwigzku z czym
badania byty wykonane na postaci ptynnej materiatu. Stwier-
dzono, ze oceniane matryce obnizajg zdolnos¢ komdrek
jednojadrzastych (limfocytéow i monocytéw) krwi do tworze-
nia radialnej segmentaciji jadra (RS) i zdoIno$¢ leukocytéw
do redukc;ji bfekitu nitrotetrazoliowego. Nasilajg natomiast
proces fagocytozy. Ostabienie zdolnosci komérek jednojg-
drzastych do tworzenia RS, po ich czasowym kontakcie z
matrycami, Swiadczy o reorganizacji cytoszkieletu mikrotu-
bularnego tych komaérek. Zwigzane jest to prawdopodobnie
ze stabilizacjg mikrotubuli, warunkowang spowolnieniem lub
zatrzymaniem depolimeryzacji. Obserwowany zwiekszony
udziat odsetkowy komorek (neutrofili) ze sfagocytowanymi
komérkami drozdzy przemawia za nasileniem ich aktywnosci
fagocytarnej. Jednak obnizenie zdolnosci leukocytow do
redukcji NBT sugeruje mniejszg jej skutecznosc [4].

Whioski

Kontakt krwi z matrycami zelatynowo-alginianowymi nie
wywotat zmian morfologicznych w komorkach krwi. Spowo-
dowat natomiast zmiany ich reaktywno$ci.
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Methods

The reactivity of leukocytes was evaluated on the basis:
- the ability of mononuclear blood cells to create radial
segmentation of nuclei — tests of the spontaneous and

induced radial segmen-
N ” tation of nuclei (Radial
{ Segmentation — RS),
FIG. 1 [3,4],
1) .’. - the ability of leuko-
‘ . .

, cytes for phagocitosis

— phagocytic tests with
use of yeast cells Sac-

charomytes cerevisiae,

FIG. 2 [4,5],

- activity of oxygen
metabolic processes in
leukocytes — tests of the
ability for nitroblue tetra-
zolium reduction [6].

RYS. 2. Granulocyt obojet-
nochlonny -wewnatrz sfago-
cytowana komoérka drozdzy.
FIG. 2. Neutrophilic granu-
locyte - inside phagocyto-
zed yeast cell.

Results

The gelatine-alginate matrixes after contact with blood
were dissolved till 15 minutes. That is why the tests were
performed on the liquid form of the material. It was observed
that the evaluated matrixes decreased the ability of mono-
nuclear cells of blood (limphocytes and monocytes) to cre-
ate the radial segmentation of nucleus (RS) and the ability
of leukocytes to nitroblue tetrazolium reduction. However,
they strengthen the phagocytosis. The decreased ability of
mononuclear cells to create RS, after their temporal contact
with matrixes, proves the reorganisation of the microtubular
cytoskelet in these cells. It is probably connected with the
stabilisation of microtubules conditioned by slowing down or
stopping of the depolimerization. The observed increased
percentage of cells (neutrophils) with phagocytized yeasts
proves their stronger phagocytic activity. However, the
decreased ability of leukocytes to reduce NBT suggests
smaller efficiency of phagocytosis [4].

Conclusions

Contact blood with gelatine-alginate matrixes did not
cause morphological changes in blood cells. However, it
caused changes in their reactivity.
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Streszczenie

Silikonowe protezy twarzy (epitezy, ektoprotezy,
protezy zewnetrzne) stosowane sg u pacjentow,
ktorzy w wyniku zabiegu chirurgicznego, w ramach
leczenia chorob nowotworowych, wad wrodzonych,
urazu utracili tkanki miekkie i twarde w zakresie
twarzoczaszki np. oko, ucho, nos. Rekonstrukcje pro-
tetyczne wykorzystuje sie w przypadku, gdy metody
chirurgii plastycznej sg nieskuteczne lub nie mogag
byc¢ zastosowane. Istniejg rozne metody umocowania
ektoprotez. Badania kliniczne i ankietowe wykazaty, iz
wiekszo$¢ pacjentow w pierwszej kolejno$ci wybierata
kleje medyczne. Niestety kleje te charakteryzujg sie
krotkim czasem trwatego przytwierdzenia protezy
do miejsca ubytku. W pracy zbadano przyczepno$ci
trzech rodzajow materiatow silikonowych przytwier-
dzanych do skoéry pacjentéw za pomoca klejéw i tasm
komercyjnych. W celu poprawy adhezji tworzywa
zastosowano dwa rodzaje modyfikacji powierzchni.
Zbadano wptyw obrobki mechanicznej na powierzch-
nie silikonéw (gwarantujgcy wzrost chropowato$ci
powierzchni). Zbadano takze skuteczno$¢ chemicznej
metody obrébki powierzchni (trawienie tworzywa w
roztworach kwasoéw nieorganicznych). Celem wery-
fikacji skutecznosci zastosowanych metod modyfi-
kujgcych powierzchnie opracowano metode pomiaru
adhezji pomigdzy materiatem polimerowym a bada-
nym $rodkiem klejgcym (tasma, klej) wykorzystujgc
w tym celu uktad uchwytow uniwersalnej maszyny
wytrzymatoSciowey.

Stowa kluczowe: ektoprotezy, modyfikacja po-
wierzchni, silikony, adhezja

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 31-35]

Wprowadzenie

W chirurgii estetycznej i plastycznej stosuje sie nowo-
czesne materiaty silikonowe, ktére umozliwiajg odtworzenie
uszkodzonych elementow twarzy. Duza zaletg tych materia-
tow jest mozliwosé rekonstrukcji ubytku wraz z jego indywi-
dualnymi cechami: zmarszczkami, naczyniami, znamionami
[1,2]. Niestety w trakcie uzytkowania ektoprotez wykonanych
z silikonu pacjenci borykajg sie z trudnosciami zwigzany-
mi z trwatym przytwierdzeniem jej do skéry. Stosowane
komercyjne srodki klejgce pozawalajg na przytrzymanie
ektoprotezy zaledwie przez kilka godzin [3]. Zwigkszenie
trwato$ci potgczenia pomiedzy materiatem protezy a klejem
(lub tasma) wigze sie ze zmiang parametrow powierzchni
tworzywa silikonowego. W zakresie metod modyfikaciji
powierzchni literatura dysponuje szeregiem metod zmienia-
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IMPROVEMENT OF
FUNCTIONALITY OF SILICONE
ECTOPROSTHESES

E. StopoLAK', H. MATRASZEK?, A. GORA', S. Brazewicz!

" AGH—-UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,

FacuLTy oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,

DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

30 Mickiewicza Av., 30-059 Cracow, PoLAND

2 JAGIELLONIAN UNIVERSITY, CoLLEGIUM MEDICUM,

FacuLTty oF MebpicINE, DEPARTMENT PROSTHETICS DENTISTRY,
4 MONTELUPICH STR., 31-155 CrAcow, PoLAND

Abstract

Silicone facial prostheses (epitheses, ecto-pros-
theses, external prostheses) are applied for patients
who lost soft and hard tissues in craniofacial area, e.g.
eye, ear, nose, due to a surgical treatment; tumour
diseases treatment; birth defects or injuries. Pros-
thetic reconstructions are used when plastic surgery
methods are ineffective, or cannot be applied. There
are various methods of the ecto-prostheses fasten-
ing. Clinical tests and surveys revealed that the first
choice for the majority of patients is medical glues.
However, such glues can provide only short-time
fastening of prosthesis to the damaged area. The
work presents results of investigations on adhesion of
three kinds of silicone materials fastened to patients’
skin with the use of commercial glues and adhesive
tapes. In order to improve the materials’ adhesion two
methods of their surface modification were applied.
Influence of a mechanical treatment on the materials’
surface was investigated. Effectiveness of the surface
chemical treatment i.e. etching of the materials with
inorganic acids solutions was investigated. In order to
verify effectiveness of the applied surface modification
methods a testing method of adhesion between the
material and the adhesive agent i.e. adhesive tape
or glue was developed. The testing method utilised a
universal testing machine.

Keywords: ecto-prothesis, surface modification,
silicones, adhesion

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 31-35]

Introduction

In plastic and esthetical surgery novel silicone materials
are applied, which allows to reconstruct damaged parts of
a face. Considerable advantage of these materials is an
ability to reconstruct the damaged area with all its individual
features i.e. wrinkles, vessels, ratings etc. [1,2]. However,
during utilization of the silicone prostheses the patients
often encounters problems with their fastening to the skin.
Applied commercial adhesive agents allow fastening of
the prosthesis to the skin only for a few hours [3]. Increase
of durability of an interconnection between the prosthesis
material and glue or a tape is related to a change of the
silicone material surface properties. There exists a wide
variety of the silicone material surface modification methods
[4]. Due to a medical application of the investigated materi-
als, the modification cannot lead to change of their structure
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jacych powierzchnie tworzywa silikonowego [4]. Z uwagi na
medyczne zastosowanie badanych tworzyw modyfikacja,
jakiej poddaje sie materiaty silikonowe nie moze powodo-
wac zmiany struktury a tym samym biozgodnosci materiatu.
Konieczng jest natomiast zmiana charakteru powierzchni
tworzywa tylko w obrebie warstwy wierzchniej. W zakresie
metod spetniajgcych te warunki pozostajg: szczepienie
jonowe, naswietlanie plazma czy naktadanie warstw zto-
zonych z blend polimerowych [5,6]. Niestety przedstawione
metody czesto sg pracochtonne lub niepowtarzalne stad
mato praktyczne dla potencjalnego uzytkownika (pacjenta,
lekarza protetyka).

Problem przytwierdzania protez silikonowych pozostaje,
zatem problemem wcigz otwartym ze wzgledu na nietypowy
charakter samych tworzyw, jakie stosuje sie na ektoprotezy.
W niniejszej pracy podjeto probe modyfikacji powierzchni
materiatow silikonowych wykorzystywanych do wykony-
wania ektoprotez. Préba taka miata na celu zwigkszenie
adhezji pomiedzy tworzywem a standardowym klejem/tasmg
majgcym atest Ministerstwa Zdrowia. Zastosowano dwa
rodzaje modyfikacji, ktére w zatozeniu nie wptywajg na stan
chemiczny materiatu, zmiane struktury czy wtasciwosci
biologicznych. Zachowana zostaje biozgodno$¢ materiatu.
Zmianie ulega jedynie warstwa wierzchnia, do ktoérej przy-
twierdza sie srodek klejgcy.

Spodziewano sie, ze w procesie modyfikacji fizycznej
wzrosnie chropowato$¢ powierzchni ektoprotezy (rozwi-
nigcie powierzchni tworzywa wzrosnie). W efekcie nastapi
wzrost przyczepnosci do powierzchni protezy silikonowe;.
Drugg metodg stuzgcg do zmiany charakteru powierzchni
byta kontrolowana modyfikacja chemiczna. W tym wypadku
spodziewano sie¢ zmiany tylko w obrebie warstwy wierzch-

and biocompatibility. The surface characteristic should be
changed only in the surface layer. The only methods which
fulfil these requirements are; ion grafting, plasma exposure
or coating with layers of polymer blends [5,6]. However, the
above mentioned methods are often time-consuming or
non-repeatable, thus impractical for their potential user i.e.
patient or a prosthetic doctor.

Thus, the problem of fastening of the silicone prostheses
remains still open due to an atypical character of the materi-
als used as ecto-prostheses. The work presents results of
the investigations on the modification of the silicone mate-
rials used for the ecto-prostheses fabrication. Aim of the
investigations was increase of adhesion between silicone
materials and typical medical glues/adhesive tapes which
have the Certificate of the Health Ministry. In theory, the
applied methods of modification should not have changed
material’s chemical state, its structure or biological proper-
ties. Thus, the material’'s biocompatibility should remain
unchanged. The only altered part of the material is its surface
layer, to which an adhesive agent is fastened.

It was supposed, that the physical modification process
would lead to the higher surface roughness of the ecto-
prosthesis i.e. surface area of the material would increase.
It would lead to increased adherence to the silicone pros-
thesis surface. The second method applied to change of the
surface characteristics was a controlled chemical modifica-
tion. In this case, only the change in the surface layer of the
prosthesis material was expected. The investigated silicone
materials were kept in concentrated inorganic acid solu-
tions. In order to verify effectiveness of the applied silicone
modification methods, wetting angle and surface energy of
the materials were measured by using standard methods.

niej materiatu protezy. Badane silikony
przetrzymywano w kgpielach ze stezo-
nych kwasow nieorganicznych. W celu
zbadania skutecznosci zastosowanych
metod modyfikujgcych silikon wykorzy-
stano znane z literatury metody pomiaru
kata zwilzania i energii powierzchniowej.
Oproécz tego opracowano metode pomia-
ru sity adhezji na uniwersalnej maszynie
wytrzymatosciowej. Schemat pomiarow
adhezji przedstawiono ponizej (RYS. 1).
W uktad uchwytéw maszyny wprowadza-
no badane materiaty, uprzednio sklejone.
Stata predkos$c¢ poruszania sie maszyny
i jej czutos¢ pozwolity na rejestracje sity

Additionally, a method of an adhe-
el

a standard testing machine was
developed. Schematic diagram of

the adhesion force measurement
is presented below (FIG. 1). Two
pieces of the silicone material
stuck together with the adhesive
agent were introduced into the

sion force measurement based on
< silicone

- tape/glue

universal testing machine grips
set. Constant rate of the machine
cross-bar movement (20 mm/min)
and its sensitivity allowed record-
ing of a force necessary to tear off
the stuck materials surfaces. The

potrzebnej do oderwania sklejonych
powierzchni materiatu. Metoda ta pozwo-
lita na obliczenie sity adhezji pomiedzy
warstwami tworzywa a srodkiem kleja-
cym przypadajgcej na jednostke nowo
powstatej powierzchni.

Materialy i metody

Badania przyczepnosci materiatéw silikonowych mo-
cowanych za pomocg dostepnych srodkéw komercyjnych
przed i po modyfikacji (fizycznej, chemicznej) przeprowa-
dzono dla trzech typow tworzyw przeznaczonych na protezy
silikonowe. Roznice pomiedzy badanymi materiatami wyni-
katy z warunkéw prowadzonej polimeryzacji. Zestawienie
materiatéw postuzyto do nadania im nazw poprawiajgcych
czytelno$¢ opracowanych wynikow:

Silikon 1, materiat polimeryzowany w 20°C/24h

Silikon 2, materiat polimeryzowany w 60°C/2h

Silikon 3, materiat polimeryzowany w 20°C/48h

RYS. 1. Schemat uktadu pomiarowego za-
stosowanego do badania przyczepnosci.
FIG. 1. Schematic diagram of the adhe-
sion force measurement set.

method allowed calculation of the
adhesion force acting between the
materials’ surfaces and the adhe-
sive agent which was attributed
to a unit area of the newly created
surface.

Materials and methods

Investigations of adhesion of the silicone materials fas-
tened with commercial adhesive agents before and after
the modification (physical or chemical) were carried out for
three types of materials destined for silicone prostheses.
Differences between the investigated materials resulted
from different conditions of their polymerisation:

Silicone 1, polymerisation at 20°C/24h

Silicone 2, polymerisation at 60°C/2h

Silicone 3, polymerisation at 20°C/48h



TABELA 1. Charakterystyka fizykochemiczna ma-
teriatow silikonowych poddanych badaniom.
TABLE 1. Surface physicochemical characteristics
of the silicones.

Materiat Kat zwilzania

Energia powierzchniowa

Material Wetting angle Free surface energy
[©] [mJ/mm]
Silicone 1 124+1.26 2244254
|l Silicone 2 132+2.38 20.96.15 I
|l silicone 3 121£3.14 23.6+4.21 Il

TABELA 2. Zwilzalnos¢ powierzchni materiatéw
silikonowych poddanych obrdbce fizycznej.
TABLE 2. Wettability of the surface of the physi-
cally modified silicones.

Kat zwilzania [O]
Wetting angle [O]

120 240 300
123+2.14|124+4.12|122+2.31|124+1.96
131+1.89|132+3.18|130+3.82|132+2.92|132+1 .56||
12242.42|121+1.94|120+4.18|121+4.14 12212.53||

Materiat

Mesh

Silicone 1
Silicone 2
Silicone 3

TABELA 3. Charakterystyka fizykochemiczna ma-
teriatéw silikonowych poddanych trawieniu.
TABLE 3. Surface physicochemical characteristics
of the silicones after etching.

Kat zwilzenia  Energia powierzchniowa
Contact angle Surface free energy
S) [mJ/mm]

Materiat

Material

HNO, 122 + 1,56 24,4 +1,95
Silicone 1 HCI 121+ 7,31 26,1 +5,92
HF 120+ 3,19 259 + 5,17
HNO, 131+ 2,81 21,7 £ 3,59
Silicone 2| HCI 127+ 4,73 22,3+ 5,3
HF 122 +2,7 24,7 + 3,1
HNO, 120 + 3,14 24,2 + 2,41
Silicone 3| HCI 110 + 2,84 23,8 +3,19
HF 105,7 £ 2,9 22,9+2,8

Dla kazdego z wymienionych materiatow przeprowa-
dzono badania wstepne charakteryzujgce wtasciwosci
fizykochemiczne czystej niemodyfikowanej powierzchni
tworzywa. Charakterystyke stanu powierzchni badanych
materiatdw dokonano metodg dynamicznego pomiaru
kata zwilzenia, uzywajgc aparatu DSA 10 Kruss (Niemcy).
Swobodng energie powierzchniowg wyznaczono metodg
Owensa-Wendta. Parg cieczy pomiarowych byta woda
podwojnie destylowana UHQ i dijodometan (Aldrich Che-
mical Co., USA). Wyniki badania zebrano w TABELI 1.
Wyjsciowe materiaty poddano modyfikaciji fizycznej polega-
jacej na scieraniu wierzchniej warstwy silikonu materiatami
Sciernymi o roznych gradacjach (36, 120, 240, 300, 2000).
Skutecznos¢ metody przeprowadzono poprzez pomiar kgta
zwilzania metodg pomiaru bezposredniego (TABELA 2).
Brak istotnych zmian w zwilzalno$ci powierzchni badanych
materiatow pozwolit na wykluczenie tej metody modyfikacji
z dalszych badan. Tworzywa silikonowe pozostaty nadal
hydrofobowe. Skutkiem tego byta rezygnacja z badan nad
przyczepnoscig materiatu (klejonego tasma/klejem) za po-
mocg maszyny wytrzymatosciowej. W dalszej czesci pracy
zastosowano chemiczng obrdbke powierzchni silikonu
(trawienie chemiczne). Materiaty przetrzymywano przez 15
minut w roztworach kwaséw nieorganicznych (65%HNO,,
36%HCI, 50%HF). W celu sprawdzenia skutecznosci
modyfikacji powierzchni wyznaczono kat zwilzania po-

SILICONE 1
4,00E-04
3,90E-04
3,80E-04
3,70E-04 ® unmodified
3,60E-04 m HF
3,50E-04 Hel
3,40E-04 ® HNO3
3,30E-04
3,20E-04
3,10E-04
3,00E-04
MASTRIX MASTRIX P tape 3M
SILICONE 2
2.00E-03 =
1.80E-03
1.60E-03 T
u unmodified
1.40E-03 7
B HCI
1.20E-03 T
HE
1.00E-03
EHND3
5.00E-04 T
5.00E-04
4.00E-04
2.00E-04
0.00E+00 +
MASTRIX MASTRIX P TASMA 3M
2.50E-03
2.00E-03 1 = unmodified
mHCI
15003 1 HF
W HND3
100803 7
] ﬁ
0.00E+00 -~
MASTRIX MASTRIX P TASMA 3M

RYS. 2. Wyniki pomiaréw przyczepnosci materia-
tow silikonowych modyfikowanych powierzch-
niowo (trawienie w kwasach nieorganicznych;
HF, HCI, HNO,).

FIG. 2. The adhesive force of the chemically
modified silicones (etching in inorganic acids
solutions:HF, HCI, HNO,).

Pure, unmodified surface of each material was investi-
gated in order to characterise its physicochemical properties.
The surface state characteristics analysis was carried out
with a dynamic method of wetting angle measurement us-
ing DSA 10 (Kruss, Germany) apparatus. The free surface
energy was determined using Owens-Wendt method. The
measurement liquids couple was double-distilled UHQ
water and diiodomethane (Aldrich Chemical Co.,USA).
The results are presented in TABLE 1. The silicones were
physically modified by grinding of their surface layer with
abrasive mesh (abrasive papers) of different gradation i.e.
36; 120; 240; 300 and 2000. Effectiveness of the method
was verified by a direct measurement of the wetting angle
(TABLE 2). Lack of significant changes of the wetting angle
of the physically modified silicones, which meant that the
silicones still remained hydrophobic, allowed to excluded this
method of modification from the further studies. Because of
that, the adhesion force measurements were not performed
for these materials.
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wierzchni silikonu oraz okreslono energie powierzchniowa.
Kazdy ze zmodyfikowanych materiatéw silikonowych (po
trawieniu w roztworach kwasoéw) poddano testom przyczep-
nosci w uktadzie przedstawionym schematem we wstepie
(RYS. 1). Badania wykonano na uniwersalniej maszynie
wytrzymatosciowej Zwick 1435 (Niemcy) w warunkach
statycznych. Oszacowano przyczepnos$¢ materiatow (sile
potrzebng do oderwania materiatu z powierzchni jednost-
kowej). Tworzywa silikonowe pocieto w paski sklejono za
pomoca srodkdw komercyjnych, ktérymi byty:

* klej MASTRIX gum (firmy KRYOLAN),

* klej MASTRIX P (firmy KRYOLAN),

» tasma 3M (firmy 3M).

Tasme PROSTHETIC odrzucono ze wzgledu na brak
przyczepnosci do wytrawionej powierzchni materiatdw siliko-
nowych (sklejone powierzchnie rozchodzity sie niezaleznie
od obecnosci tasmy czy tez nie). Gorny uchwyt, poruszat
sie ze statg predkoscig 20 mm/min. Przyczepno$¢ [N/mm?]
materiatldw oszacowano z pomiaréw sity zrywajgcej [N]
przypadajgcej na okreslong powierzchnie [mm?]. Wybierajac
zakres gdzie odksztatcenie pozostawato na statym poziomie
(20-80 mm) odczytano wartosci sity stuzgcej do oderwania
sklejonych powierzchni. Wartos¢ sity adhezji mierzonej w
N/mm? przedstawiono na RYSUNKACH 2 a,b,c.

Dyskusja wynikow

Z przedstawionych w pierwszej czesci badan wstepnych
na tworzywach silikonowych niemodyfikowanych (stano-
wigcych odniesienie), wynika, ze: wszystkie tworzywa sg
materiatami silnie hydrofobowymi (wysoki kat zwilzania).
Materiaty charakteryzujg sie rownoczesnie niskg energig
powierzchniowg (ok. 20 mJ/mm?). Te dwa parametry: zwil-
zalnosc¢ i energia powierzchniowa skiadaja sie na niska przy-
czepnosci tych materiatdw. Stosowane komercyjne srodki
klejagce pomimo swego sktadu chemicznego (obecnosci
sktadnikdw organicznych) nie sg w stanie zwilzy¢ odpornej
chemiczne powierzchni silikonu.

Zastosowana metoda modyfikacji mechanicznej (Sciera-
nie srodkami $ciernymi o réoznych gradacjach) nie wpltywa
na poprawe parametrow fizykochemicznych powierzchni
(wartos¢ kata zwilzania przed i po modyfikacji pozostaje
na tym samym poziomie (Silikon 1 ok. 123°, Silikon 2 ok.
309, Silikon 3 ok. 120°). Trawienie chemiczne warstwy
wierzchniej réznymi kwasami nieorganicznymi przyniosto
poprawe wiasciwosci adhezyjnych. Obserwowana zmiana
zwilzalnosci powierzchni koreluje z wzrostem energii po-
wierzchniowej. Najwiekszg zmiane przyczepnosci i wzrost
adhezji tworzywa silikonowego (o ok. 20%) obserwuje
sie dla pary: Silikon 2 (trawiony HF) faczony za pomoca
kleju MASTRIX. Podobne zachowanie widoczne dla pary:
Silikon 3 (trawiony HF) i klej MASTRIX P. Mniejszy wzrost
sity adhezji silikonu do powierzchni kleju obserwowany
jest po zastosowaniu modyfikacji chemicznej roztworem
kwasu chlorowodorowego (niewielki spadek kata zwilzania,
TABELA 3). Najstabszg przyczepnoscig charakteryzujg sie
silikony trawione kwasem azotowym (V).

W przypadku uzycia jako ztgcza adhezyjnego tasmy 3M,
najlepsze wartosci sity adhezji obserwuje sie gdy tworzywo
poddaje sie trawieniu kwasem HCI.

Niestety zastosowane metody modyfikacji powierzchni
materiatéw silikonowych w aspekcie poprawy ich wtasci-
wosci adhezyjnych nie przyniosty pozgdanych rezultatow.
W wyniku badan stwierdzono poprawe przyczepnosci
tworzywa klejonego $rodkami komercyjnymi. Wydaje sie
jednak, ze jest ona nadal zbyt niska. Wigze sie to z spe-
cyfika samych materiatéw silikonowych, ktdre znane sg ze
swej odpornosci na obrobke chemiczng jak i termiczna.

In the further studies the silicones surfaces were chemi-
cally modified by etching. The materials were kept for 15
minutes in inorganic acids solutions i.e.: 65%HNO;; 36%HCI,
or 50%HF. In order to verify effectiveness of this modification
method the wetting angle and the free surface energy were
determined (TABLE 3).

Each of the chemically modified silicones was subjected
to the adhesive force measurements in the set presented
in FIG. 1. The measurements were carried out in static
conditions using a universal testing machine Zwick 1435
(Germany). Adherence of the materials i.e. force necessary
to tear off a unit area of the material was estimated. The
silicones were cut into strips and joined with commercial
adhesive materials such as:

* MASTRIX (KRYOLAN, glue)
* MASTRIX P (KRYOLAN, glue)
» 3M adhesive tape (3M)

PROSTHETIC adhesive tape was rejected from the fur-
ther studies due to lack of adherence to the etched silicone
surfaces. An adhesive force [N/mm?] of the materials was
estimated from the measurements of a tear-off force [N]
per specified surface area [mm?]. The tear-off force value
was read in a region of a constant strain (20-80 mm). Re-
sults of the adhesive force measurements are presented
in FIG. 2c.

Discussion

The results of studies of the non-modified silicones (ref-
erence materials) indicated that all materials were highly
hydrophobic i.e. were characterised by high wetting angle.
Simultaneously, the silicones were characterised by a low
free surface energy c.a. 20 mJ/mm?. These two factors i.e.
wettability, and the surface energy were responsible for low
adherence of the silicones. Commercial adhesive materials,
despite their chemical composition i.e. presence of some
organic compounds, are not able to wet a chemical-resistant
surface of a silicone.

The applied mechanical modification, i.e. grinding with
abrasive materials of different mesh, did not improved
physic-chemical parameters of the silicones surfaces. The
wetting angle value before and after the modification re-
mained at the same level i.e. for Silicone 1 ©=123°; Silicone
2 ©=30°; Silicone 3 ©=120¢°.

Chemical etching of the silicones surfaces with dif-
ferent inorganic acids solutions improved their adhesive
properties. The observed change of the surface wettability
correlated with increase of the free surface energy. The
highest increase of the silicone adherence for about 20%
was observed in case of a pair: Silicone 2 etched with HF
and MASTRIX glue. Similar behaviour was observed in other
pair: Silicone 3 etched with HF and MASTRIX P glue. Lower
increase of the adhesive force acting between a silicone
and glue was observed in case of etching with hydrochloric
acid (small drop of the wetting angle, TABLE 3). The lowest
adhesive force was revealed by the silicones etched with
nitric acid. In case of application of 3M type as an adhesive
agent the highest values of adhesive force was observed
in the silicones etched with HCI acid.

During the investigations some improvement of adher-
ence of the silicone fastened with the commercial adhesive
agents was recorded, but still it seemed to be too low. It was
related to a character of silicones, which are well-known for
chemical and thermal resistance. Next step of investigations
on improvement of silicones adherence should be a devel-
opment of coatings showing better adhesive properties, or
improvement of medical glues [7].



Wydaje sie réwniez, ze w kolejnym kroku prac badawczych
nad poprawg przyczepnosci silikondw moze by¢ opracowa-
nie powtok, wykazujgcych lepszg adhezyjnos¢ lub udosko-
nalenie stosowanych dotychczas klejow [7].

Podsumowanie

Zastosowane metody modyfikacji (trawienie chemiczne)
nie zmienity chemiczne struktury powierzchni tworzywa (a
wiec jej biozgodnosci) ale w niewielkim stopniu poprawity
przyczepnos¢ silikonu.
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OCENA CYTOTOKSYCZNOSCI
KOPOLIMERU GLIKOLIDU
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Streszczenie

Celem pracy byta ocena in vitro cytotoksycznego
dziatania bioresorbowalnego kopolimeru glikolidu z
laktydem (PLGA) na ludzkie osteoblasty linii hFOB
1.19 poprzez pomiar aktywno$ci dehydrogenazy mito-
chondrialnej (test MTT) oraz dehydrogenazy mlecza-
nowej (test LDH). Do badari uzyto ekstrakt uzyskany
po 8 dniach inkubacji kopolimeru PLGA w medium
wykorzystywanym do hodowli osteoblastow. Ekstrakt
ten nastepnie kontaktowano przez 24 oraz 48 godziny
z zaadherowanymi do dna naczynia hodowlanego
osteoblastami. Po uptywie zatoZzonego czasu inkubacji
zarowno test MTT, jak i test LDH nie wykazat cyto-
toksycznego dziatania kopolimeru PLGA na ludzkie
komorki kosciotworcze.

Stowa kluczowe: biomateriaty, kopolimer PLGA,
cytotoksyczno$¢, test MTT, test LDH, osteoblasty
ludzkie, badania biologiczne

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 35-39]

CYTOTOXICITY OF
POLYLACTIDE-CO-GLYCOLIDE
(PLGA) — EVALUATION IN VITRO
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Abstract

The aim of the work was to evaluate in vitro the cy-
totoxic effect of bioresorbable polylactide-co-glycolide
(PLGA) on the hFOB 1.19 human osteoblastic cell line
by measuring the activity of mitochondrial dehydro-
genase (MTT test) and lactate dehydrogenase (LDH
test). The research made use of an extract obtained
after 8 days of PLGA incubation in a medium used
for osteoblast culturing. The extract was then brought
into contact with osteoblasts adhered to the bottom
of the culture vessel for 24 and 48 hours. After the
set incubation time neither the MTT test nor the LDH
test showed a cytotoxic effect of PLGA on human
osteogenic cells.

Keywords: biomaterials, copolymer PLGA, cytotox-
icity, MTT assay, LDH assay, human osteoblasts,
biological evaluations

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 35-39]
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Ze wzgledu na dobrg biozgodnos¢ i biostabilnosc¢ polilak-
tydow (PLLA, PDLA oraz PDLLA), poliglikolidu (PGA) i ich
kopolimeréw (PLGA) obserwuije sie ciggly wzrost zaintere-
sowania tymi materiatami w codziennej praktyce klinicznej
[1,7,16,17]. Znajdujg gtdwnie zastosowanie jako wszczepy
chirurgiczne, zaopatruje sie nimi uszkodzenia niektorych
organdow wewnetrznych, a takze stuzg jako nosniki lekow w
procesach ich kontrolowanego uwalniania. Ponadto wyko-
rzystuje sie je w takich dziedzinach medycyny jak inzynieria
tkankowa czy genetyczna [4,11,13].

Z racji tego, iz materiaty te po spetnieniu swojej funkcji w
organizmie ludzkim ulegajg rozktadowi czas degradacji jest
jednym z istotnych parametréw okreslajgcych ich biologiczng
przydatnosc¢ i jakosc. Szybkosc¢ rozktadu materiatéw polime-
rowych zalezy miedzy innymi od ich stopnia krystalicznosci,
masy molowej, pH, temperatury otoczenia czy porowato$ci.
W przypadku kopolimeréw PLGA duze znaczenie ma po-
nadto stosunek procentowy poliglikolidu do polilaktydu oraz
sposob ich otrzymywania [13]. Ma to szczegdlne znaczenie
podczas stosowania tego typu biomateriatbw w technice
leczenia ubytkow kostnych zwanej sterowang regeneracjg
tkanki (giuded tissue regeneration-GTR) czy bardziej $cisle
- tkanki kostnej (giuded bone regeneration-GBR) [15]. Zato-
zeniem tej metody jest stworzenie najbardziej optymalnych
warunkéw pozwalajgcych na szybkg regeneracje ubytku
kostnego. Do tego typu zastosowarn wykorzystuje sie miedzy
innymi polimerowe membrany o odpowiedniej porowatosci
otwartej, zawierajgce w warstwach powierzchniowych faze,
ktéra wspomaga kosciotworzenie [10,18]. Biopolimery o
kontrolowanym czasie resorpcji odgrywajg rowniez istotng
role w trudnych do leczenia i zazwyczaj wymagajgcych
dtugotrwatej kuracji antybiotykami zakazeniach kosci. Ma-
teriat wraz z skutecznym lekiem deponuje sie bezposrednio
do ogniska zakazenia, co zwieksza skutecznos¢ leczenia
i eliminuje skutki ogdlnego, dtugotrwatego dziatania medy-
kamentu na caty organizm [8,9].

W celu okreslenia, czy dany biomateriat zawiera sub-
stancje biologicznie szkodliwe przeprowadza sie ocene
jego cytotoksycznosci. Stuzg ku temu wystandaryzowane
testy o odpowiedniej czutosci. Wyniki tychze badan moga
by¢ wczesnym ostrzezeniem, ze badany materiat zawiera
substancje potencjalnie cytotoksyczne w stezeniu wiekszym
anizeli jest to dopuszczalne [14].

W ramach niniejszej pracy dokonano oceny cytotoksycz-
nosci bioresorbowalnego kopolimeru glikolidu z laktydem
- PLGA wobec ludzkich komérek kosciotwérczych w wa-
runkach in vitro.

Materiat i metody

Materiat

Ocenie stopnia cytotoksycznosci poddano kopolimer
glikolidu z laktydem (18:82). Synteze kopolimeru prowa-
dzono stosujgc jako inicjator acetyloacetonian cyrkonu
charakteryzujacy sie niskg toksycznoscig [2]. Do badan wy-
korzystano wysterylizowane metodg plazmowa probki PLGA
w ksztatcie cienkich krgzkéw o $rednicy 16 mm, dostosowa-
nych rozmiarem do dotkdw ptytek hodowlanych, w ktoérych
przeprowadzano eksperyment. Probki pozyskano z Katedry
Biomateriatéw Akademii Gérniczo-Hutniczej w Krakowie.

Eksperyment przeprowadzono wykorzystujgc ludzkie
osteoblasty linii hFOB 1.19 zakupione w American Type
Culture Collection — ATCC (Manassas, VA, USA), numer
katalogowy CRL-11372.

Introduction

Due to their high biocompatibility and biostability, polylac-
tides (PLLA, PDLA and PDLLA), polyglycolide (PGA) and
their copolymers (PLGA) are the focus of a growing interest
as materials for everyday clinical practice [1,7,16,17]. They
are used mainly as surgical implants but also to dress lesions
of certain internal organs, and as drug carriers for control-
led dug release. Furthermore, they find implementation in
such medical disciplines as tissue and genetic engineering
[4,11,13].

Since the materials in question decompose once their
function in the human body has been accomplished, the
degradation time is one of the vital parameters determining
their biological usefulness and quality. The decomposition
speed of polymer materials depends among others on the
level of their crystallinity, molecular mass, pH, ambient
temperature and porosity. In the case of PLGA copolymers
the polyglycolide — polylactide ratio and the method of their
obtaining are also very important [13]. This is of particular
significance when using these biomaterials in treating bone
defects, in the so-called guided bone regeneration (GBR) or
more precisely guided osseous tissue regeneration (GTR)
[15]. The aim of this method is to create optimal conditions
enabling quick regeneration of bone defects. To this end,
among others, polymer membranes of appropriate porosity
and containing in surface layers an osteogenesis-supporting
phase are used [10,18]. Biopolymers of controlled resorp-
tion time also play an important part in difficult to treat bone
infections which usually require a long-term treatment with
antibiotics. The material, together with the appropriate drug
is deposited directly in the focus of the infection, which
increases treatment efficacy and eliminates the impact of
general prolonged effect of the medicament on the entire
system [8,9].

In order to determine whether a given biomaterial con-
tains biologically harmful substances, its cytotoxicity is
evaluated with standardized tests of appropriate sensitivity.
The results of these examinations may constitute an early
warning that the given material contains potentially cytotoxic
substances whose concentration is higher than the admis-
sible norm [14].

This work evaluates in vitro the cytotoxicity of bioresorb-
able polylactide-co-glycolide - PLGA to human osteogenic
cells.

Material and methods

Material

Specifically, the cytotoxicity of copolymer of glycolide
and lactide (18:82) was evaluated. The synthesis of the
copolymer was conducted in the presence of the low-toxicity
zirconium acetylacetonate as the initiator [2]. The research
made use of disc-shaped plasma-sterilised PLGA samples
of 16 mm in diameter, dimension-wise matching the wells
of the culture plates in which the experiment was carried
out. The samples were obtained from the Department of
Biomaterials of the AGH University of Science and Technol-
ogy in Cracow.

The experiment was carried out with the use of the hFOB
1.19 human osteoblastic cell line purchased from American
Type Culture Collection — ATCC (Manassas, VA, USA),
catalogue number CRL-11372.

Methods

The experimental part of the work was conducted at
the Faculty and Institute of Microbiology and Immunology
of the Medical University of Silesia in Zabrze.



Metody

Czes¢ doswiadczalng niniejszej pracy przeprowadzono w
Katedrze i Zaktadzie Mikrobiologii i Immunologii Slgskiego
Uniwersytetu Medycznego w Zabrzu.

Hodowle komdrek prowadzono w plastikowych butelkach
o pojemnosci 50ml (Nunc A/S Roskilde). Jako medium ho-
dowlane stosowano podtoze Dulbecco’s Modified Eagle’s
Medium oraz podioze Ham’s F12 potgczone w proporcji
1:1 (bez czerwieni fenolowej i antybiotykdw) z dodatkiem
2,5mM L-glutaminy oraz 0,3mg/ml G418 Sulphate i 10%
ptodowej surowicy cielecej (FBS) inaktywowanej termicznie.
Komoérki hodowano w sposéb ciggty w temperaturze 34°C
w atmosferze powietrza z 5% zawartoscig CO, przy 100%
wilgotnosci wzglednej. Komérki wykorzystane do badan
byty po 6 pasazu, co gwarantowato ich stabilnos¢ i state
tempo proliferaciji.

Do testéw oceniajgcych cytotoksycznos$¢ kopolimeru
PLGA wykorzystano jego ekstrakt uzyskany poprzez 8-dnio-
wa inkubacje prébek badanego biomateriatu umieszczonych
na dnie dotkow 24-dotkowej ptytki do hodowli komérek (Nunc
A/S Roskilde) w 2 ml medium hodowlanego o skfadzie
identycznym jak medium do hodowli osteoblastéw. Prébki
inkubowano w temperaturze 37°C w atmosferze powietrza z
5% zawartoscig CO, przy 100% wilgotnosci wzglednej. Na-
stepnie objetos¢ 0,2 ml uzyskanego w ten sposoéb ekstraktu
oraz jego kolejnych rozcienczen w medium hodowlanym
(rozcienczenia w postepie geometrycznym od 1:2 do 1:128)
dozowano do osteoblastow hFOB 1.19 zaadherowanych
do dna dotkéw 96-dotkowej ptytki do hodowli komoérkowych
(Nunc A/S Roskilde, Dania). Plytki inkubowano w tempera-
turze 37°C w atmosferze powietrza z 5% zawartoscig CO,
przy 100% wilgotnosci wzglednej. Czas inkubacji dla dwoch
réwnolegle prowadzonych eksperymentéw wynosit: 24
godziny oraz 48 godzin. Ocene cytotoksycznego dziatania
kopolimeru PLGA na ludzkie osteoblasty dokonano poprzez
pomiar aktywnosci dehydrogenazy mitochondrialnej (test
MTT) [5,12] oraz dehydrogenazy mleczanowej (test LDH)
[6] wykonujgc kazde z oznaczen w trzech niezaleznych
powtorzeniach.

Pomiar aktywnosci dehydrogenazy mleczajowej (test
LDH)

Dehydrogenaza mleczanowa uwalniana jest z cytopla-
zmy do medium hodowlanego w wyniku uszkodzenia btony
komorkowe;j i lizy komorek. Wzrost aktywnosci LDH w su-
pernatantach hodowli komérkowych koreluje z odsetkiem
martwych komérek. Wykorzystano test cytotoksycznosci,
ktérego zasada opiera sie na dwdch reakcjach. Pierwsza
z nich to redukcja NAD* do NADH/H* katalizowanej przez
LDH konwersji mleczanu do pirogronianu. Kolejna reakcja to
katalizowane przez diaforeze przeniesienie H/H* z NADH/H*
na sol tetrazolowg INT (chlorek 2-[2-jodofenylo]-3-[4-ni-
trofenylo]-5-fenylotetrazolowy), ktéra jest redukowana do
formazanu. Wzrost aktywnosci LDH jest proporcjonalny do
stezenia formazanu. Rozpuszczalny w wodzie, barwigcy
sie na czerwono formazan wykazuje maksimum absorpciji
dla dtugosci fali 490 nm, podczas gdy zotty roztwor soli
tetrazolowej INT nie wykazuje absorpcji dla tej dlugosci fali.
Oznaczenie wykonano w 96 dotkowych plytkach wedtug
procedury podanej przez producenta [6]. Procent cytotok-
sycznosci CT [%] obliczano postugujac sie nastepujgcym
wzorem, do ktorego wstawiano wartosci poszczegodlnych
absorbanciji po uprzednim odjeciu wartosci Amedium (ab-
sorbancja medium hodowlanego):

CT [%] = [((As—Aakstr)-And) (Ani-An]x100%

gdzie:

A,— absorbancja probki badanej, A,,— absorbancja kontroli
wysokiej, czyli wartos¢ catkowitego uwolnienia LDH (maksy-
malne uwolnienie LDH po dodaniu do hodowli komérek 1%

The cells were cultured in plastic 50 ml bottles (Nunc A/S
Roskilde). Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium was used
together with Ham'’s F12 in proportion 1:1 (without phenol
red and antibiotics) with the addition of 2,5 mM L-glutamine,
0,3 mg/ml G418 Sulphate and 10% foetal bovine serum
(FBS) inactivated thermally. The cells were cultured in a
continuous manner at a temperature of 34°C, air containing
5% CO,, and 100% relative humidity. The cells used in the
research were after 6 passages, which guaranteed their
stability and a constant rate of proliferation.

To evaluate PLGA's cytotoxicity tests were performed on
the copolymer’s extract obtained through an 8-day incuba-
tion of samples of the studied biomaterial positioned at the
bottom of the wells of a 24-well cell culture plate (Nunc
A/S Roskilde) in 2ml of medium identical to that used to
culture the osteoblasts. The samples were incubated at
a temperature of 37°C, air containing 5%CO,, and 100%
relative humidity. Next, 0,2 ml of the obtained extract and its
further dilutions in the growth medium (dilutions in geometric
progression from 1:2 to 1:128) were added to the hFOB 1.19
osteoblasts adhered to the bottom of the wells of a 96-well
cell culture plate (Nunc A/S Roskilde, Danemark). The plates
were incubated at a temperature of 37°C, air containing 5%
CO,, and 100% relative humidity. The incubation time of the
two parallel experiments was: 24 hours and 48 hours. The
evaluation of PLGA's cytotoxic effect on human osteoblasts
was performed by measuring the activity of mitochondrial
dehydrogenase (MTT assay) [5,12] and lactate dehydro-
genase (LDH assay) [6]. Each assay was independently
repeated thrice.

LDH (lactate dehydrogenase) release assay

Lactate dehydrogenase is released from the cytoplasm
into the growth medium as a result of a damage to the
cellular membrane and cellular lysis. Increased LDH activ-
ity in the supernatants of cell cultures correlates with the
percentage of dead cells. The cytotoxicity test used in this
research is based on two reactions. The first is the reduc-
tion of NAD* to NADH/H* catalyzed by LDH conversion of
lactate to pyruvate. The other reaction is the transfer of H/H",
catalyzed by diaphoresis, from NADH/H* to tetrazolium salt
INT (2-[2-iodophenyl]-3-[4-nitrophenyl]-5-phenyltetrazolium
chloride), which is then reduced to formazane. The increase
in LDH activity is proportionate to formazane concentration.
Water soluble, staining red, formazane displays maximum
absorption at wavelength 490nm, whilst the yellow solution
of tetrazolium salt INT does not show absorption at this
wavelength. The assay was performed in 96-well plates,
following the procedure recommended by the manufacturer
[6]. The cytotoxicity percentage CT [%] was calculated with
the following formula (the values of particular absorbances
had previously been diminished by subtracting Amedium
- absorbance of the growth medium):

CT [%] = [((As—Acur)Ale) (A=A )Ix100%

where:
A, —absorbance of the studied sample, A, — absorbance of
high control, i.e. the value of total LDH release (maximum
LDH release after adding of 1% solution of Triton X-100
to the cell culture), A.,, — absorbance of the control of the
studied extract, A, — absorbance of low control, i.e. the value
of the spontaneous LDH release (spontaneous LDH release
during native cell culturing).

MTT (mitochondrial dehydrogenase) activity assay
After 24- or 48-hour incubation with the studied PLGA
extract sample, the cells used in the experiment were
rinsed and then the MTT solution was added, thereby ob-
taining the final concentration of 1,1mM. The culturing was
continued for 4 hours in the same conditions as before.
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roztworu Tritonu X-100), A,,— absorbancja kontroli niskiej,
czyli warto$¢ spontanicznego uwolnienia LDH (spontaniczne
uwalnianie LDH podczas hodowli komodrek natywnych), A
— absorbancja kontroli badanego ekstraktu.

Pomiar aktywnosci dehydrogenazy mitochondrialnej
(test MTT)

Wykorzystane do eksperymentu komoérki po 24- lub
48-godzinnej inkubacji z badang probka ekstraktu PLGA
odptukiwano, a nastepnie dodawano do nich roztwér MTT
uzyskujgc koncowe stezenie 1,YmM. Hodowle kontynuowa-
no przez 4 godziny w identycznych warunkach jak poprzed-
nio. Po tym czasie komérki odwirowywano, supernatant
zlewano, a do zaadherowanych komérek dodawano DMSO
w celu ekstrakcji formazanu MTT z komorek. Supernatant
pobierano po 20 minutach i oznaczano jego absorbancje
przy diugosci fali 550 nm stosujgc automatyczny czytnik
ptytek [5,12]. Procent cytotoksycznosci CT [%] obliczano
postugujac sie nastepujgcym wzorem, do ktérego wstawiano
wartosci poszczegoélnych absorbanciji po uprzednim odjeciu
wartosci ADMSO:

CT [%]=100%-(A, x100%)/A,

gdzie:

A, — absorbancja prébki badanej, A,— absorbancja probki
kontrolnej, ADMSO - absorbancja DMSO.

Wyniki i dyskusja

Uzyskane w trakcie badan wyniki wskazujg, iz badany
kopolimer PLGA nie wywiera dziatania cytotoksycznego na
osteoblasty ludzkie linii hFOB 1.19. Po 48 godzinach inku-
bacji komoérek w obecnosci ekstraktu badanego materiatu
uzyskano zerowy procent cytotoksycznosci. Taki rezultat
otrzymano zaréwno po przeprowadzeniu testu MTT jak i
LDH. Niewiele mniejsza przezywalno$¢ zastosowanych
komorek miata miejsce po 24 godzinach eksperymentu.
W przypadku pierwszego testu cytotoksycznos¢ wynosita
3,3% a w przypadku drugiego 11%. Uzyskane rezultaty
Swiadczg, iz kopolimer PLGA nie ma wigkszego dziatania
toksycznego na uzyte komorki ludzkie anizeli dopuszcza to
poziom kliniczny [14]. Podobne wnioski wysuneli autorzy
pracy, ktérzy oceniajgc biokompatybilno$é membran wyko-
nanych z polilaktydu, zastosowali identyczng jak w niniejszej
pracy linie osteoblastéw ludzkich. Okreslana przez nich
przezywalno$é komérek (barwienie biekitem trypanu) byta
nieznacznie mniejsza po 24 godzinach kontaktu materiatu
z komérkami anizeli po 72 godzinach. Zastosowany prze
nich polilaktyd nie wykazat toksycznego dziatania na osteo-
blasty, ponadto wptywat na dobrg ich proliferacje i adhezje
do podtoza [3]. Simon i wsp. analizowali przezywalno$¢
komoérkowg w obecnosci kompozytu ztozonego z kopoli-
meru PLGA i fosforanu wapniowego. Wykorzystujgc w tym
celu test MTT rowniez wykazali, iz materiat ten jest w petni
biokompatybilny i nietoksyczny wzgledem zastosowanej
przez nich linii osteoblastow MC3T3-E1 [17]. Autorzy innej
pracy uzyli w swoich badaniach biologicznych trzy rodzaje
podtozy uzyskanych metoda taczenia widkien z kopolimeru
glikolidu z L-laktydem (16:84). Ludzkie komorki kosciotwor-
cze z linii komorkowej MG 63 kontaktowano bezposrednio
(4 dni) z badanymi materiatami i mierzono catkowitg liczbe
komorek oraz liczbe zywych komoérek przylegajgcych do
probek. Liczba zywych komorek na wszystkich podtozach
byta dowodem ich nietoksycznego oddziatywania, natomiast
réznice w ich catkowitej ilosci wynikaty z mikrostruktury
podtozy (porowatosci) [4].

Innym podejsciem do tematu badan biozgodnosci ma-
teriatéw jest praca Montjovent'a i wsp. Autorzy udowodnili,
iz adhezja, proliferacja i roznicowanie si¢ komorek na pod-

After that time the cells were centrifuged, the supernatant
was decanted, and DMSO was added to the adhered cells
with a view to extract MTT formazane from the cells. The su-
pernatant was collected after 20 minutes and its absorbance
was determined at a wavelength of 550 nm implementing an
automatic plate reader [5,12]. The cytotoxicity percentage
CT [%] was calculated with the following formula, where
the values of particular absorbances had previously been
diminished by subtracting ADMSO:

CT [%]=100%-(Ax100%)/A,

where:
A,— absorbance of the studied sample, A,— absorbance of
the control sample, ADMSO — DMSO absorbance.

Results and discussion

The obtained results show that PLGA does not have a
cytotoxic effect on the hFOB 1.19 human osteoblastic cell
line. After 48 hours of cell incubation in the presence of the
extract of the studied material, zero percent cytotoxicity was
revealed. This result was obtained after performing both
the MTT and the LDH tests. There was a slightly lower cell
survival rate after 24 hours of the experiment. In the case
of the first test, the cytotoxicity equalled 3.3% and in the
case of the other 11%. The obtained results demonstrate
that PLGA does not have a higher than clinically admissible
toxic effect on human cells [14]. Similar conclusions were
drawn by authors who used the same as in this research
human osteoblastic cell line to evaluate the biocompatibility
of polylactide membranes. The cell survival rate (trypan blue
staining) was slightly lower after a 24-hour contact of the
material with the cells than after 72 hours. The polylactide
used in their study did not show a toxic effect on the oste-
oblasts; moreover, it enhanced proliferation and adhesion to
the medium [3]. Simon et al. analyzed the cell survival rate
in the presence of a composite made of PLGA and calcium
phosphate. Using the MTT test they also showed that the
material in question was fully biocompatible and non-toxic
to the MC3T3-E1 osteoblastic cell line used in their study
[17]. The authors of another study in their biological exami-
nation used three types of media obtained by combining
fibres of glycolide copolymer with L-lactide (16:84). Human
osteogenic cells of the MG 63 cell line were brought into
direct contact (4 days) with the studied materials and the
total cell number was calculated as well as the number of
living cells adhering to the samples. The number of living
cells on all media confirmed non-toxicity; the differences in
total cell numbers were caused by medium microstructure
(porosity) [4].

Another approach to the question of material biocompat-
ibility is presented by Montjovent et al. The authors proved
that cellular adhesion, proliferation and differentiation on a
polymer medium depends not only on its level of porosity
but also on the type of cells brought into contact with it. In
their research they compared the effect of five polylactide-
based media of a varying degree of porosity on foetal and
mature human osteoblasts. They demonstrated that foetal
cells have a higher osteogenic potential, penetrate into the
polymer medium more quickly and are conducive to better
proliferation as compared to mature cells [11]. The above-
cited studies confirm the considerable interest in materials
based on polylactide, polyglycolide and their copolymers in
the context of medical implementation. Furthermore, they
demonstrate the effect of various factors (chemical composi-
tion, method of obtaining, porosity, structure as well as the
participation and presence of additional ingredients) on the
material’s final biological properties.



tozu polimerowym sg uzaleznione nie tylko od jego stopnia
porowatosci, lecz takze od rodzaju skontaktowanych z nim
komoérek. W swoich badaniach poréwnali wptyw pieciu
poditozy na bazie polilaktydu o réznym stopniu porowatosci
na ptodowe i dojrzate osteoblasty ludzkie. Udowodnili, iz
komorki ptodowe majg wiekszy potencjat kosciotworczy,
szybciej wnikajg w podtoze polimerowe i sprzyjajg lepszej
proliferacji w poréwnaniu z komoérkami dojrzatymi [11].
Przyktady przedstawionych prac sg dowodem na duze za-
interesowanie materiatami na bazie polilaktydu, poliglikolidu
i jego kopolimeréw w konteks$cie zastosowan medycznych.
Swiadczg ponadto o wptywie réznych czynnikéw (sktad
chemiczny, sposob otrzymywania, porowatos¢, budowa
strukturalna czy udziat i obecnos$¢ poszczegdinych sktad-
nikow dodatkowych) na koncowe witasciwosci biologiczne
materiatu.

Podsumowanie

Na podstawie przeprowadzonych in vitro badan biologicz-
nych kopolimeru glikolidu z laktydem wynika, iz biomateriat
ten jest biozgodny. Brak jego cytotoksycznego wptywu na
ludzkie osteoblasty linii hFOB 1.19 zacheca do dalszych
badan zmierzajgcych do mozliwosci jego praktycznego
stosowania miedzy innymi w chirurgii kostne;.
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Conclusions

Based on the conducted biological in vitro examination
of PLGA, it follows that this biomaterial is biocompatible.
The absence of cytotoxic effect on the hFOB 1.19 human
osteoblastic cell line is encouraging for further research
aiming at its practical implementation, among others in
bone surgery.
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WPLYW WZMOCNIONEGO
WLOKNAMI WEGLOWYMI
KOPOLIMERU GLOKOLIDU

Z LAKTYDEM NA ODPOWIEDZ
KOMORKOWA

MaGDALENA CiesLIK', WoJciecH KROL2, ANNA MERTAS?,
ANNA MoRAWSKA-CHOCHOL®, MAGDALENA ZIABKA3,
JAN CHroPEK®

" KATEDRA | ZAKEAD MATERIALOZNAWSTWA STOMATOLOGICZNEGO
SUM w KaTowicACH

2 KATEDRA | ZAKtAD MIKROBIOLOGI! | IMMUNOLOGII

SUM w KaTowicACH

3 KaTEDRA BiomATERIALOW AGH w KRAKOWIE

Streszczenie

W pracy dokonano oceny cytotoksycznego wptywu
wzmocnionego wtéknami weglowymi kopolimeru gli-
kolidu z laktydem (PLGA+CF) na ludzkie osteoblasty
linii hRFOB 1.19. Przeprowadzono w tym celu pomiar
aktywnosci dehydrogenazy mitochondrialnej metodg
MTT oraz dehydrogenazy mleczanowej (test LDH) w
warunkach in vitro. Oba testy nie wykazaty toksyczne-
go dziatania badanego kompozytu na ludzkie komorki
koSciotworcze.

Stowa kluczowe: biomateriaty, kopolimer PLGA,
wtdkna weglowe, cytotoksycznosc, test MTT, test LDH,
osteoblasty ludzkie, badania biologiczne

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 40-44]

Wprowadzenie

Sposréd szerokiej gamy materiatéw rekonstrukcyjnych
stosowanych obecnie w medycynie zdecydowanie najlepsza
wydaje sie nadal tkanka wiasna [7,8]. Wykorzystywanie w
praktyce chirurgicznej przeszczepoéw autogennych zwig-
zane jest jednak z wykonaniem dodatkowego zabiegu
chirurgicznego. Wydtuza to czas trwania operacji i jest
dodatkowym obcigzeniem dla pacjenta. W wielu specjal-
nosciach medycznych stosuje sie bioaktywne preparaty
na bazie odbiatczonych kosci zwierzecych [14]. Pozwala
to na unikniecie wymienionych niedogodnosci, lecz niesie
zarazem ryzyko przeniesienia do organizmu ludzkiego
bakterii, wiruséw czy niektdrych choréb odzwierzecych.
Uniknieciu tego typu zagrozen sprzyja stosowanie w ce-
lach odtworczych bioaktywnych ceramicznych materiatéw
syntetycznych (fosforan tréjwapniowy, hydroksyapatyt czy
bioszkto) o duzym podobienstwie wtasciwosci biologicznych
do kosci ludzkich [10,15,17]. Materiaty te charakteryzujg sie
stosunkowo wysokg sztywno$cig i kruchoscig, co jest duzym
utrudnieniem w formowaniu wymiarowo zaplanowanych
gotowych wszczepédw medycznych. Ogranicza to zara-
zem w znacznym stopniu ich uzyteczno$¢. Zdecydowanie
tatwiejsze w przetworstwie sg biomateriaty polimerowe.
Szczegdlne miejsce w tej grupie materiatéw zajmujg bio-
polimery resorbowalne takie jak polilaktyd (PLLA, PDLA
oraz PDLLA), poliglikolid (PGA) czy ich kopolimery (PLGA).
Z uwagi na ich dobrg biozgodnos¢ i biostabilnos¢ znajdujg
zastosowanie w takich specjalno$ciach medycznych jak
inzynieria tkankowa i genetyczna, farmakologia, chirurgia
czy stomatologia [1,13,15].
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Abstract

This work evaluates the cytotoxic impact of poly-
lactide-co-glycolide reinforced with carbon fibres
(PLGA+CF) on the hFOB 1.19 human osteoblastic
cell line. To this end the levels of miochondrial dehy-
drogenase (MTT method) and lactate dehydrogenase
(LDH test) were measured in vitro. Neither test showed
a toxic effect of the studied composite on the human
osteogenic cells.

Keywords: biomaterials, copolymer PLGA, carbon
fibres, cytotoxicity, MTT assay, LDH assay, human
osteoblasts, biological evaluations
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Introduction

Of the wide range of reconstructive materials currently
used in medicine, autogenous tissue still seems by far the
best [7,8]. However, the use of autogenous transplants in-
volves an additional surgical procedure, which impacts the
duration of the surgery and constitutes an additional strain
on the patient. Numerous medical specialisations make use
of bioactive preparations based on deproteinised animal
bones [14]. Although they obviate the above-mentioned
inconveniences, nevertheless they carry a risk of trans-
mission to the human body of bacteria, viruses or certain
zoonoses. Such risks can be prevented by reconstructive
implementation of bioactive ceramic synthetic materials
(tricalcium phosphate, hydroxyapatite or bioglass) whose
biological properties are very similar to those of human
bones [10,15,17]. These materials are characterised by
relatively high rigidity and fragility, which is a considerable
impediment in forming ready medical implants of specified
dimensions and therefore their applications are limited.
Decidedly easier to process are polymeric biomaterials.
Within this group of materials a special place is held by
resorbable biopolymers, such as polylactide (PLLA, PDLA
and PDLLA), polyglycolide (PGA) and their copolymers
(PLGA). Due to their high biocompatibility and biostability
they are widely used in tissue and genetic engineering,
pharmacology, surgery and dentistry [1,13,15].

More and more research is carried out on combining
biocompatible materials into composites with a view to en-
hance the durability parameters of the final product, as well
as to broaden their functionality [4,15]. To this end various
natural or synthetic fillers are used, such as carbon fibres
[16] or fibres made of the same material as the polymer
matrix [18], which affect mainly the bioactivity of the com-



Coraz czesciej prowadzone sg badania nad tgczeniem
biozgodnych materiatdw w kompozyty celem ulepszenia
parametrow wytrzymatosciowych koncowego produktu,
jak réwniez w celu rozszerzenia ich funkcji [4,15]. Stosuje
sie w tym celu réznego rodzaju napetniacze pochodzenia
naturalnego badz syntetycznego. Przyktadem mogg byé
widkna weglowe [16] czy witokna wykonane z tego samego
materiatu co matryca polimerowa [18], a takze wptywajace
gtdwnie na bioaktywnos$¢ powstatego z ich udziatem kom-
pozytu, bioszkta czy hydroksyapatyt [10,15]. Zwlaszcza
kompozyty polimerowo-wiokniste sg czesto postrzegane
w inzynierii materiatowej jako alternatywa dla wszczepow
metalicznych. Obecnos$¢ witdkien w osnowie polimerowej
pozwala na modyfikacje w obszarze wytrzymatosci, modutu
sprezystosci czy kruchosci materiatu. Daje réwnoczesnie
mozliwo$¢ otrzymywania wszczepdw o biomimetycznej
anizotropii wtasciwosci mechanicznych. Rozprowadzona w
matrycy polimerowej faza modyfikujgca wptywa ponadto na
energie powierzchniowg i mikrostrukture materiatu [16].

Szczegodlne miejsce w tworzeniu kompozytéw zajmujg
biozgodne widkna weglowe. Ich obecnos¢ w polimerach
pozwala na otrzymanie materiatéw charakteryzujgcych sie
korzystna relacjg wytrzymatosci i sprezystosci w odniesie-
niu do gestosci, a takze sg przepuszczalne dla promieni
rentgenowskich. Wyzwaniem dla inzynierii tkankowej jest
ponadto wykorzystanie wtdkien weglowych do tworzenia
widknistych, tréjwymiarowych podtozy tkankowych maja-
cych zastosowanie miedzy innymi w regeneracji ubytkéw
kostnych [12]. Materiaty tego typu nasladujg naturalng struk-
ture i biologiczne funkcje substancji miedzykomdrkowej.
Dlatego tez posiadajg przestrzenna, porowatg strukture o
rozmiarze poréw optymalnym dla wzrostu, proliferacji czy
adhezji okreslonego typu komorek.

Przedmiotem badan byt kompozyt z osnowg bioresorbo-
walnego polimeru, do ktoérej wprowadzono faze modyfiku-
jaca w formie witokien weglowych. Oceniano jego stopien
toksycznosci w obecnosci ludzkich komoérek kosciotwor-
czych w warunkach in vitro.

Materiat i metody

Materiat

W pracy zastosowano kompozyt otrzymany z kopoli-
meru glikolidu z laktydem (18:82) wzmocnionego kroétkimi
widknami weglowymi o dtugosci 3 mm (PLGA+CF). Udziat
objetosciowy witokien wynosit 15%. Kopolimer zostat zsyn-
tetyzowany w obecnosci inicjatora o stosunkowo niskiej
toksycznosci — acetyloacetonianu cyrkonu [2]. Ocene stop-
nia toksycznosci wykonano na wysterylizowanych metodg
plazmowg prébkach w ksztatcie krgzkéw o srednicy 16
mm, ktére rozmiarem byly dostosowane do dotkéw ptytek
hodowlanych. Probki pozyskano z Katedry Biomateriatow
Akademii Gérniczo-Hutniczej w Krakowie.

Eksperyment przeprowadzono wykorzystujgc ludzkie
osteoblasty linii hFOB 1.19 zakupione w American Type
Culture Collection — ATCC (Manassas, VA, USA), numer
katalogowy CRL-11372.

Metody

Czesc¢ doswiadczalng niniejszej pracy przeprowadzono
w Katedrze i Zaktadzie Mikrobiologii i Immunologii Slgskiego
Uniwersytetu Medycznego w Zabrzu.

Hodowle komérek prowadzono w plastikowych butelkach
o pojemnosci 50ml (Nunc A/S Roskilde, Dania). Jako me-
dium hodowlane stosowano podtoze Dulbecco’s Modified
Eagle’s Medium oraz podtoze Ham’s F12 potgczone w
proporcji 1:1 (bez czerwieni fenolowe;j i antybiotykow) z do-
datkiem 2,5 mM L-glutaminy oraz 0,3 mg/ml G418 Sulphate
i 10% ptodowej surowicy cielecej (FBS) inaktywowanej

posite, bioglass or hydroxyapatite they co-create [10,15].

Especially polymer/fibre composites are frequently seen in ® ® @ ® ¢ ¢ o

material engineering as an alternative to metallic implants.
The presence of fibres in the polymer warp facilitates modi-
fications of durability, elasticity and fragility of the material.
It also creates the possibility to obtain implants characterised
by biomimetic anisotropy with regard to the mechanical
properties. Moreover, the modifying phase spread in the
polymer matrix affects surface energy and the material’s
microstructure [16].

Biocompatible carbon fibres take a special place in the
creation of composites. Their presence in polymers enables
the obtaining of materials which are radiopatent and are
characterised by a good balance between endurance and
elasticity in relation to the density. A challenge for tissue
engineering is the implementation of carbon fibres in creating
fibrous, three-dimensional tissue media used among others
in bone defect regeneration [12]. Materials of this type imitate
the natural structure and biological functions of the intracel-
lular substance. And so they have a spatial structure with
pores the size of which is optimal for the growth, proliferation
and adhesion of a particular type of cells.

The subject of the study was a composite with a bioresorb-
able polymer warp into which a modifying phase was intro-
duced in the form of carbon fibres. The level of toxicity in the
presence of human osteogenic cells was evaluated in vitro.

Material and methods

Material

For the purposes of this research a composite of polylac-
tide-co-glycolide (18:82) reinforced with 3mm - short carbon
fibres (PLGA+CF) was used. The fibres constituted 15% of
the volume. The co-polymer was synthesized in the pres-
ence of an initiator of a relatively low toxicity — zirconium
acetylacetonate [2]. The evaluation of the level of toxicity
was carried out on disc-shaped plasma-sterilised samples
of 16mm in diameter; their size matched the wells of the
culture plates. The samples were obtained from the Depart-
ment of Biomaterials of the AGH University of Science and
Technology in Cracow.

The experiment was carried out with the use of the hFOB
1.19 human osteoblastic cell line purchased from American
Type Culture Collection — ATCC (Manassas, VA, USA),
catalogue number CRL-11372.

Methods

The experimental part of the work was conducted at the
Faculty and Institute of Microbiology and Immunology of the
Medical University of Silesia in Zabrze.

The cells were cultured in plastic 50 ml bottles (Nunc A/S
Roskilde). Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium was used
together with Ham'’s F12 in proportion 1:1 (without phenol
red and antibiotics) with the addition of 2,5 mM L-glutamine,
0,3mg/ml G418 Sulphate and 10% foetal bovine serum
(FBS) inactivated thermally. The cells were cultured in a
continuous manner at a temperature of 34°C, air containing
5% CO,, and 100% relative humidity. The cells used in the
research were after 6 passages, which guaranteed their
stability and a constant rate of proliferation.

To evaluate of PLGA+CF cytotoxicity tests were per-
formed on the copolymer’s extract obtained through an
8-day incubation of samples of the studied biomaterial
positioned at the bottom of the wells of a 24-well cell culture
plate (Nunc A/S Roskilde) in 2 ml of medium identical to that
used to culture the osteoblasts. The samples were incu-
bated at a temperature of 37°C, air containing 5% CO,, and
100% relative humidity. Next, 0,2ml of the obtained extract
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termicznie. Komorki hodowano w sposob ciggly w tempe-
raturze 34°C w atmosferze powietrza z 5% zawartoscig CO,
przy 100% wilgotnosci wzglednej. Komorki wykorzystane
do badan byty po 6 pasazu, co gwarantowato ich stabilnosé
i state tempo proliferaciji.

Do testdw oceniajacych cytotoksycznos¢ kopolimeru
PLGA+CF wykorzystano jego ekstrakt uzyskany poprzez 8-
dniowg inkubacje prébek badanego kompozytu umieszczo-
nych na dnie dotkow 24-dotkowej ptytki do hodowli komorek
(Nunc A/S Roskilde, Dania) w 2ml medium hodowlanego o
sktadzie identycznym jak medium do hodowli osteoblastow.
Prébki inkubowano w temperaturze 37°C w atmosferze
powietrza z 5% zawartoscig CO, przy 100% wilgotnosci
wzglednej. Nastepnie objetos¢ 0,2 ml uzyskanego w ten
sposob ekstraktu oraz jego kolejnych rozcienczen w medium
hodowlanym (rozcienczenia w postepie geometrycznym
od 1:2 do 1:128) dozowano do osteoblastéw hFOB 1.19
zaadherowanych do dna dotkow 96-dotkowej ptytki do
hodowli komorkowych (Nunc A/S Roskilde, Dania). Plytki
inkubowano w temperaturze 37°C w atmosferze powietrza
z 5% zawartoscig CO, przy 100% wilgotnosci wzgledne;j.
Czas inkubaciji dla dwdch réownolegle prowadzonych eks-
perymentéw wynosit: 24 godziny oraz 48 godzin. Ocene
cytotoksycznego dziatania kopolimeru PLGA+CF na ludzkie
osteoblasty dokonano poprzez pomiar aktywnosci dehy-
drogenazy mitochondrialnej (test MTT) [5,12] oraz dehy-
drogenazy mleczanowe;j (test LDH) [6] wykonujac kazde z
oznaczen w trzech niezaleznych powtérzeniach.

Pomiar aktywnoscidehydrogenazy mleczajowej(test LDH)

Dehydrogenaza mleczanowa uwalniana jest z cytopla-
zmy do medium hodowlanego w wyniku uszkodzenia btony
komarkowej i lizy komdrek. Wzrost aktywnosci LDH w su-
pernatantach hodowli komérkowych koreluje z odsetkiem
martwych komoérek. Wykorzystano test cytotoksycznosci,
ktérego zasada opiera sie na dwoéch reakcjach. Pierwsza
z nich to redukcja NAD* do NADH/H"* katalizowanej przez
LDH konwersji mleczanu do pirogronianu. Kolejna reakcja to
katalizowane przez diaforeze przeniesienie H/H* z NADH/H*
na sol tetrazolowg INT (chlorek 2-[2-jodofenylo]-3-[4-ni-
trofenylo]-5-fenylotetrazolowy), ktéra jest redukowana do
formazanu. Wzrost aktywnosci LDH jest proporcjonalny do
stezenia formazanu. Rozpuszczalny w wodzie, barwigcy
sie na czerwono formazan wykazuje maksimum absorpc;ji
dla dlugosci fali 490 nm, podczas gdy zotty roztwor soli
tetrazolowej INT nie wykazuje absorpc;ji dla tej dtugosci fali.
Oznaczenie wykonano w 96 dotkowych plytkach wedtug
procedury podanej przez producenta [6]. Procent cytotok-
sycznosci CT[%)] obliczano postugujgc sie nastepujacym
wzorem, do ktdrego wstawiano wartosci poszczegdinych
absorbancji po uprzednim odjeciu wartosci Amedium (ab-
sorbancja medium hodowlanego):

CTI%I=I((AsAsksto) A (Au—Aa1x100%

gdzie:
A,— absorbancja prébki badanej,
A, — absorbancja kontroli wysokiej, czyli warto$¢ catko-
witego uwolnienia LDH (maksymalne uwolnienie LDH po
dodaniu do hodowli komérek 1% roztworu Tritonu X-100),
A, — absorbancja kontroli niskiej, czyli warto$¢ sponta-
nicznego uwolnienia LDH (spontaniczne uwalnianie LDH
podczas hodowli komoérek natywnych),
A — absorbancja kontroli badanego ekstraktu.

Pomiar aktywnosci dehydrogenazy mitochondrialnej
(test MTT)

Wykorzystane do eksperymentu komérki po 24- lub 48-
godzinnej inkubacji z badang probka ekstraktu PLGA+CF
odptukiwano, a nastepnie dodawano do nich roztwér MTT
uzyskujgc koncowe stezenie 1,1mM. Hodowle kontynuowa-

and its further dilutions in the growth medium (dilutions in
geometric progression from 1:2 to 1:128) were added to
the hFOB 1.19 osteoblasts adhered to the bottom of the
wells of a 96-well cell culture plate (Nunc A/S Roskilde,
Danemark). The plates were incubated at a temperature of
37°C, air containing 5%CO,, and 100% relative humidity.
The incubation time of the two parallel experiments was:
24 hours and 48 hours. The evaluation of PLGA's cytotoxic
effect on human osteoblasts was performed by measuring
the activity of mitochondrial dehydrogenase (MTT assay)
[5,12] and lactate dehydrogenase (LDH assay) [6]. Each
assay was independently repeated thrice.

LDH (lactate dehydrogenase) release assay

Lactate dehydrogenase is released from the cytoplasm
into the growth medium as a result of a damage to the
cellular membrane and cellular lysis. Increased LDH activ-
ity in the supernatants of cell cultures correlates with the
percentage of dead cells. The cytotoxicity test used in this
research is based on two reactions. The first is the reduc-
tion of NAD* to NADH/H* catalyzed by LDH conversion of
lactate to pyruvate. The other reaction is the transfer of H/H",
catalyzed by diaphoresis, from NADH/H* to tetrazolium salt
INT (2-[2-iodophenyl]-3-[4-nitrophenyl]-5-phenyltetrazolium
chloride), which is then reduced to formazane. The increase
in LDH activity is proportionate to formazane concentration.
Water soluble, staining red, formazane displays maximum
absorption at wavelength 490nm, whilst the yellow solution
of tetrazolium salt INT does not show absorption at this
wavelength. The assay was performed in 96-well plates,
following the procedure recommended by the manufacturer
[6]. The cytotoxicity percentage CT[%] was calculated with
the following formula (the values of particular absorbances
had previously been diminished by subtracting Amedium
- absorbance of the growth medium):

CTI%I=[((As—As)=Ac) (Anc—Ar)Ix100%

where:

A, — absorbance of the studied sample, A, — absorbance of
high control, i.e. the value of total LDH release (maximum
LDH release after adding of 1% solution of Triton X-100
to the cell culture), A, — absorbance of the control of the
studied extract, A, — absorbance of low control, i.e. the value
of the spontaneous LDH release (spontaneous LDH release
during native cell culturing).

MTT (mitochondrial dehydrogenase) activity assay

After 24- or 48-hour incubation with the studied PLGA+CF
extract sample, the cells used in the experiment were rinsed
and then the MTT solution was added, thereby obtaining the
final concentration of 1,1mM. The culturing was continued
for 4 hours in the same conditions as before. After that time
the cells were centrifuged, the supernatant was decanted,
and DMSO was added to the adhered cells with a view to
extract MTT formazane from the cells. The supernatant was
collected after 20 minutes and its absorbance was deter-
mined at a wavelength of 550nm implementing an automatic
plate reader [5, 12]. The cytotoxicity percentage CT[%] was
calculated with the following formula, where the values of
particular absorbances had previously been diminished by
subtracting ADMSO:

CT[%]=100%-(Ax100%)/A,
where:
A.—absorbance of the studied sample,
A —absorbance of the control sample,
ADMSO — DMSO absorbance.



no przez 4 godziny w identycznych warunkach jak poprzed-
nio. Po tym czasie komérki odwirowywano, supernatant
zlewano, a do zaadherowanych komérek dodawano DMSO
w celu ekstrakcji formazanu MTT z komorek. Supernatant
pobierano po 20 minutach i oznaczano jego absorbancje
przy dtugosci fali 550 nm stosujgc automatyczny czytnik
ptytek [5,12]. Procent cytotoksycznosci CT[%] obliczano
postugujac sie nastepujgcym wzorem, do ktdrego wstawiano
wartosci poszczegolnych absorbancji po uprzednim odjeciu
wartosci ADMSO:
CT[%]=100%-(A,x100%)/A,

gdzie:
A,— absorbancja prébki badanej,
A,— absorbancja prébki kontrolnej,
ADMSO - absorbancja DMSO.

Wyniki i dyskusja

Badania biologiczne wskazuja, iz kopolimer PLGA+CF
nie wykazuje toksycznego dziatania na ludzkie komorki
kosciotworcze. Po 24 godzinach kontaktu osteoblastow z
uzyskanym w obecnosci kompozytu ekstraktem stwierdzono
nieznaczny procent cytotoksycznosci zaréwno w tescie MTT
(13%) jak i LDH (8,5%). Jednakze juz po 48 godzinach eks-
perymentu cytotoksycznos$¢ w obu okresach uksztattowata
sie na poziomie zerowym. Mieszczgca sie w granicach norm
[11] jej wyzsza warto$¢ w pierwszym okresie mogta by¢ efek-
tem zachodzacych jeszcze reakcji chemicznych, gwarantu-
jacym przeprowadzenie zastosowanych testow. Bilir i wsp.
badajgcy wptyw polilaktydowych membran na osteoblasty
ludzkie réwniez uzyskali podobne wyniki. Zastosowany przez
nich test toksycznosci (barwienie btekitem trypanu) wykazat
nieznacznie mniejszg przezywalnos¢ komorek po 24 godzi-
nach ich kontaktu z materiatem anizeli po 72 godzinach [3].

Przeprowadzone testy toksycznosci wykazaty, iz wpro-
wadzone do osnowy polimerowej wtokna weglowe nie
wptlynety w sposob negatywny na zywotnos¢ zastosowanych
w badaniach komérek ludzkich. Podobne wnioski wysuneli
autorzy pracy, ktérzy badali odpowiedz komérkowg na
wzmacniang widknami weglowymi matryce z termopolimeru
PTFE/PVDV/PP (politetrafluoroetylen/ poliwiniliden fluorku/
polipropylen). Oznaczona przez nich w tescie MTT prze-
zywalnos¢ ludzkich osteoblastow hFOB 1.19 w kontakcie
z badanym materiatem byta wysoka, a nawet przewyzszata
poziom kontroli (czysty termopolimer). Udowodnili ponadto,
iz spowodowana obecnoscig widkien weglowych porowa-
tos¢ kompozytu pozytywnie wptywa na zywotno$¢ komérek
kosciotworczych [16]. Potwierdzajg to badania, w ktérych
kontaktowano hodowle komérek nabtonkowych ludzkiego
raka ptuc z widkninami weglowymi. Zastosowany przez
autoréw test toksycznosci (barwienie btekitem trypanu)
wykazat w obu okresach badawczych (24 i 72 godziny)
mniejszg liczbe martwych komorek w kontakcie z widkning
porowatg niz jej postacig nieporowatg [12]. Dowodzi to, iz
odpowiednia porowatos$¢ kompozytéw w skali mikro sprzyja
odzywianiu sie komorek, a porowatos¢ w skali nano wptywa
pozytywnie na adhezje komérek do podioza.

Podsumowanie

Przeprowadzone in vitro badania biologiczne wykazaty
brak cytotoksycznego wptywu wzmocnionego wtdknami
weglowymi kopolimeru glikolidu z laktydem na ludzkie
osteoblasty linii hFOB 1.19. Obecnos¢ fazy widknistej w
polimerowej osnowie nie wptyneta w sposéb negatywny na
przezywalnos¢ majgcych z nig kontakt komorek. Zastoso-
wany w badaniach kompozyt wydaje sie by¢ interesujgcym
rozwigzaniem dla celéw kosciozastepczych.

Results and discussion

Biological examination demonstrates that PLGA+CF
does not have a toxic effect on human osteogenic cells. After
a 24-hour contact of osteoblasts with the extract obtained
in the presence of the composite, a slight percentage of
cytotoxicity was observed both in the MTT (13%) and the
LDH (8,5%) tests. However, 48 hours into the experiment,
cytotoxicity in both periods was null. The higher value in the
first period, which was still within norm [11], may have been
the effect of ongoing chemical reactions, guaranteeing the
performing of the tests. Bilir et al. obtained similar results
examining the effect of polylactide membranes on human os-
teoblasts. The toxicity test used in their experiment (trypan
blue staining) showed a slightly lower cell survival rate after
a 24-hour contact with the material than after 72 hours [3].

The performed toxicity tests showed that the carbon fibres
introduced into the polymer warp did not have a negative
effect on the survival rate of the human cells used in the
study. Similar conclusions were drawn examining the cel-
lular response on thermopolymer matrix PTFE/PVDV/PP
(polytetrafluoroethylene/ polyvinyliden fluoride/polypro-
phylen) reinforced with carbon fibres. The survival rate of
the hFOB 1.19 human osteoblastic cell line determined by
the MTT test in contact with the studied material was high,
and even higher than the control (pure thermopolymer).
Furthermore, it was proven that the composite porosity
caused by the presence of carbon fibres has a positive ef-
fect on the vitality of osteogenic cells [16]. This has been
confirmed by research in which a culture of epithelial cells
of human lung cancer was brought into contact with carbon
fibres. The toxicity test used by the authors (trypan blue
staining) showed in both study periods (24 and 72 hours)
a smaller number of dead cells in contact with the porous
fibre than with the non-porous fibre [12]. This shows that
appropriate composite porosity on a microscale is conducive
to cell nutrition, whilst on a nanoscale it affects positively
cell adhesion to the base.

Conclusions

The biological examination carried out in vitro showed
the absence of a cytotoxic impact of PLGA+CF on the hFOB
1.19 human osteoblastic cell line. The cellular survival rate
was not affected negatively by the presence of the fibrous
phase in the polymer warp. The composite used in the
study seems to constitute an interesting solution for bone
substitution.
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Streszczenie

Celem badar byto okreslenie zaleznosci wytrzyma-
fosci ztgcza zamek ortodontyczny/szkliwo od trzech
Sposobow przygotowania powierzchni zeba do przy-
klejania zamka oraz okreS$lenie ryzyka uszkodzenia
szkliwa w przypadku oderwania zamka. Materiatem
do badar byto 27 nieuszkodzonych zebdw przedtrzo-
nowych, usunietych ze wskazan ortodontycznych,
ktére zostaty losowo podzielono na 3 grupy i odpo-
wiednio przygotowano poprzez: fluoryzacje (grupaA),
piaskowanie (grupa B) natomiast zeby z grupy C
zostaty uzyte bez zadnych specjalnych zabiegow.
Nastepnie metalowe zamki zostaty przytwierdzone do
policzkowych powierzchni zebow. Tak przygotowane
probki zostaty zamoczone na okres dwoch tygodni
w roztworze soli fizjologicznej o temperaturze 37°C
a nastepnie poddane dziataniu sit Scinajgcych przy
pomocy uniwersalnej maszyny wytrzymato$ciowej.
Potem powierzchnie zamkow i szkliwa zebow byty
obserwowane za pomocg mikroskopu stereoskopo-
wego. Zauwazono, ze $rednia wytrzymato$c na zry-
wanie byta najwyzsza dla zebow oczyszczonych przy
pomocy piaskowania (grupa B) a najnizsza dla zebow
poddanych fluoryzacji (grupa A). Znaczgce rdznice
zauwazono takze na powierzchniach zamkow i zebow:
z grupy A prawie cafe spoiwo pozostato na zamkach,
podczas gdy dla grup B i C spoiwo pozostato zaréwno
zamkach jak i na szkliwie. Nie zaobserwowano Zad-
nych ubytkow na powierzchni szkliwa. Wyniki badan
wskazujg, ze piaskowanie powierzchni zeba jest
sposobem gwarantujgcym przenoszenie najwiekszych
obcigzen poprzez przyklejony zamek ortodontyczny.

Stowa kluczowe: wytrzymato$c, szkliwo, zamki
ortodontyczne

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 45-48]

Wprowadzenie

Do produkcji metalowych zamkéw ortodontycznych
wykorzystuje sie zwykle stal nierdzewna (zelazo, chrom,
nikiel). Mozna je wykona¢ poprzez stopniowe frezowanie
stalowych sztabek lub stosujgc techniki odlewnicze. Zamek
ortodontyczny sktada sie z podstawy, rowka, do ktérego
wprowadzany jest tuk, oraz skrzydetek, o ktére zaczepia-
na jest ligatura wigzaca tuk z zamkiem. Rowek posiada
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Abstract

The objective of this study was to evaluate the effe-
cts of three surface preparations of human enamel on
shear bond strength of orthodontic brackets bonded to
enamel, and to determine the risk of enamel damage
after debonding. In the experiment, 27 human premo-
lars extracted for orthodontic reason, were divided into
3 groups and submitted to: fluoridation (group A), air
polishing (group B), while group C was used without
any special treatment. Afterwards metal brackets were
bonded to the labial surfaces of the teeth. After soaking
of the samples in physiological saline for 2 weeks at
37°C the brackets were debonded with the use of a
universal testing machine to measure shear bond
strength. After debonding the enamel and brackets
surfaces were observed under stereomicroscope.
It was found that the mean bond strength of the bra-
ckets was the highest for the teeth which enamel was
air-polished (group B), while the lowest for the teeth
submitted to fluoridation (group A). There were signi-
ficant differences in the morphology of the adhesive
remaining on the enamel and the bracket: for group A
almost the whole adhesive remained on the brackets,
while for group B and C adhesive was observed on
both brackets and enamel. No enamel damage caused
by debonding was observed. The results show that
air-polishing is the best method to prepare the surface
of the enamel to achieve the highest retention of the
orthodontic brackets.

Keywords: adhesion, orthodontic brackets, enamel

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 45-48]

Introduction

Orthodontic brackets are usually made of stainless steel
(iron, chrome, nickel) through gradual milling or founding
techniques. The orthodontic bracket consists of a ground
plate, a groove to fix the arch, and wings to which the ligature
binding the arc with the brackets is attached. The groove
is quadrangular in shape. On the surface of the bracket
retention grooves enlarging surface area are present.
Orthodontic bracket transfers loads able to delocalise teeth
in the dental arch. As a result inappropriate placing of the
bracket on the enamel surface may cause undesirable
tramps of the teeth. Also the loads applied to the bracket
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ksztatt czworokatny, a na powierzchni zamka usytuowane
sg zachyitki zwiekszajgce retencje. Zamek jest elementem,
poprzez ktéry przenoszone sg sity zmieniajgce potozenie
zeba w tuku zebowym. Z tego tez powodu, nieprawidtowe
jego umieszczenie na powierzchni szkliwa powoduje niepo-
zgdane wedréwki zebow. Réwnie istotne jest przytozenie do
zamka sity o odpowiedniej wartosci tak, aby uzyskac prze-
mieszczenie zeba nie doprowadzajgc do nieodwracalnych
zmian w obrebie zeba lub w tkankach przyzebia [1].

Na site wigzania zamka ortodontycznego do powierzch-
ni zgba wptywa zawarto$¢ wypetniacza w spoiwie - duza
jego zawartos¢ zapewnia lepsze przyleganie do zamkéw
z mechaniczng retencjg [2]. Istotna jest rowniez grubos¢
materiatu pomiedzy podstawg zamka a powierzchnig zgba,
jak réwniez odpowiednio przygotowane szkliwo zeba [2].
W literaturze analizowane byty rézne metody modyfikacji
powierzchni szkliwa, aby poprawic¢ jego site wigzania ze spo-
iwem tgczgcym go z zamkiem ortodontycznym [3]. Ponadto,
znane sg doniesienia, ze takie zabiegi jak wybielanie [4]
i fluoryzacja [5] mogg mie¢ wptyw na site wigzania zamkéw
ortodontycznych ze szkliwem.

Przeprowadzone w niniejszej pracy badania miaty na celu
okreslenie zaleznosci pomiedzy sposobem przygotowania
powierzchni zebéw a adhezjg zamkéw ortodontycznych
mocowanych przy uzyciu $wiattoutwardzalnego materiatu
kompozytowego.

Materialy i metody

Badania laboratoryjne in vitro przeprowadzono na 27
nieuszkodzonych zebach przedtrzonowych, usunietych ze
wskazan ortodontycznych. Do czasu rozpoczecia badania,
zeby przetrzymywano w 1% wodnym roztworze chloraminy T.
Nastepnie oczyszczano je szczoteczkg i pastg Clean Polish
(Kerr Hawe). Zeby zatopiono w zywicy akrylowej, ktérg wpro-
wadzono w formy aluminiowe o przekroju kwadratowym, w
taki sposob, aby wyeksponowac ich powierzchnie wargowe
i zapewni¢ powtarzalne warunki eksperymentu (RYS. 1a).
Badane zeby zostaty losowo

should be optimal in order to obtain dislocation of the tooth
but not to exert irreversible changes of the tooth tissue and
periodontium [1]. The adhesion of orthodontic bracket which
mechanical retainers to the surface of enamel depends on
the content of filler in the resin, e.g. higher content of the
filler — better adhesion is observed [2]. The thickness of
the material between the surface of the brackets and the
tooth as well appropriate preparation of the enamel are
also essential factors. In the literature many methods of
enamel surface modification were evaluated in order to
improve the adhesion of orthodontic bracket with bond and
enamel [3]. Moreover, it was reported that bleaching [4] and
fluoridation [5] may influence bond strength of orthodontic
brackets with enamel.

The aim of this study was to find relationship between
methods of enamel preparation and adhesion of light-
hardened composite bond to the enamel and orthodontic
brackets.

Materials and methods

In this study 27 non-carious premolars, extracted for
orthodontic reason, were collected and stored in 1% Chlo-
ramine T solution at room temperature until use. The teeth
were cleansed with a brush and a paste Clean Polish (Kerr
Hawe). Each tooth was mounted in self-curing acrylic resin
poured into home-made aluminium mould to expose the
labial surface and to allow for standardized and secure place
during testing (FIG. 1a). Teeth were randomly assigned to
three groups of 9 specimens each: A-teeth submitted to
fluoridation; B—teeth air-polished; and C—teeth without ad-
ditional treatment, except cleansing. The teeth from group
A were submitted to fluoridation by application of fluoride
varnish (Fluor Protector, Vivadent). Fife minutes after fluo-
ride application, the teeth were placed in physiological saline
for 14 days at 37°C. Then, the teeth were rinsed with water
and dried. The teeth from group B were air polished with
the use of Prophyflex, KaVo, rinsed with water and dried.

przydzielano do trzech grup (po
9 probek): A-zeby poddawane
fluoryzaciji; B-zeby piaskowane
i zeby C-stanowigce kontrole,
zostaty uzyte bez zadnych spe-
cjalnych zabiegdéw. Fluoryzacje
wykonywano dwa tygodnie
przed zabiegiem przyklejenia
zamkoéw za pomocg preparatu
Fluor Protector (Vivadent). Po
pieciu minutach od natozenia
preparatu fluoryzacyjnego zeby
umieszczono w ptynie fizjolo-
gicznym w 37°C na 14 dni. Po
tym czasie zeby wyptukano
i wysuszono. Zeby z grupy

mental groups were etched with
phosphoric acid for 30s, rinsed
with water and dried. Transbond
XT Light Cure Adhesive Primer
and Transbond XT Light Cure
Adhesive Paste (3M Unitek)
were applied as suggested by the
manufacturer. The bracket was
placed on the tooth and pressed
firmly onto the surface, and the
adhesive was cured by a halogen
light source for 20s. The brackets
were placed according to the
following rules: the groove was
placed at right angles to the long
axis of the tooth; the orthodontic

Enamel surfaces of all experi-

B wypiaskowano za pomoca
piaskarki Prophyflex (KaVo),
przeptukano wodg i wysuszono.
Nastepnie powierzchnie szkliwa
wszystkich zebdw wytrawiono za
pomocg kwasu ortofosforowego
przez 30s, wyptukano wodg i
wysuszono. Pdzniej zgodnie z
zaleceniami producenta zasto-
sowano materiat podktadowy (Transbond XT Light Cure
Adhesive Primer, 3M Unitek) i materiat swiattoutwardzalny
(Transbond XT Light Cure Adhesive Paste, 3M Unitek).

RYS. 1. Sposéb zamontowania zeba z zamkiem
ortodontycznym w zywicy akrylowej (a) i w uniwer-
salnej maszynie wytrzymatosciowej Zwick 1435 (b).
FIG. 1. Method of mounting in acrylic resin of
the tooth with the orthodontic bracket (a) and in
universal testing machine Zwick 1435 to evaluate
shear bond strength (b).

bracket was placed in the middle
the atrial surface; the orthodon-
tic bracket was situated in the
suitable distance from chewing
surface. During the procedure
orthodontic nippers and position
indicator, enabling positioning of
the brackets on the constant and
required height were used.

In the experiment premolars stainless steel brackets
(Slot: 0.56x0.76mm, Torque -7°, Angulation: 0°, Ultra-Min-
itrim®, Dentadurum, Germany) were used. The average
surface area of the bracket base was 9.5mm?.



Zamek umieszczano na zebie, przyciskano do powierzchni
szkliwa a nastepnie naswietlano lampg halogenowg przez
20s. Umieszczajgc zamek na powierzchni wargowej zeba
kierowano sie nastepujacymi zasadami: i) rowek umieszcza-
no pod kgtem prostym do osi dtugiej zeba; ii) zamek znaj-
dowat sie posrodku powierzchni przedsionkowej; iii) zamek
usytuowany byt w odpowiedniej odlegtosci od powierzchni
zujgcej. W trakcie przeprowadzania zabiegu uzywano pesety
do zamkow ortodontycznych oraz pozycjonera utatwiajgce-
go umieszczenie zamka na statej, odpowiedniej wysokosci.

Do badan uzyto zamki metalowe przeznaczone do zebow
przedtrzonowych (rowek: 0,56x0,76mm, skret -7°, kat: 0°,
Ultra-Minitrim®, Dentadurum, Niemcy). Powierzchnia pod-
stawy zamka wynosita 9.5mm?2.

Badania wytrzymatosc¢ ztgcza zamek/zgb wykonano za
pomocg uniwersalnej maszyny wytrzymatosciowej (Zwick
1435, Niemcy) przy predkosci obcigzania 2mm/min. Formy
aluminiowe z zatopionymi w zywicy zamkami zamontowano
w szczekach maszyny wytrzymatosciowej. Wykonano petle
z drutu ligaturowego ($rednica 0,4mm, Dentadurum, Niem-
cy), ktéry przymocowano do zamka, zas drugi jego koniec
zamocowano w uchwytach maszyny wytrzymatosciowej
(FIG.1b). Wyznaczano site konieczng do oderwania zamka
od szkliwa [N], ktérg nastepnie przeliczano na wytrzymato$¢
dzielgc ja przez pole powierzchni zamka [MPa]. Wyniki
przedstawiono jako wartos¢ $rednig i przedziat ufnosci
(«=0.95) i analizowano za pomocjg testu t-Studenta.

Po badaniach wytrzymatosciowych zamki i zeby obser-
wowano za pomocg mikroskopu stereoskopowego przy
powigkszeniu 15x (StereoDiscovery V.8, Zeiss, Niemcy),
wyposazonego w aparat cyfrowy (Canon PS A620).

Wyniki i dyskusja

Wyniki badan wytrzymatos$ci ztgcza zamek ortodontycz-
ny/zab w funkcji sposobu przygotowania szkliwa zebow
przedstawiono w TABELI 1. Analiza statystyczna (w oparciu
o t-test) wykazata istotne réznice w wartosci wytrzymatosci
ztgcza zamek/szkliwo pomigedzy badanymi grupami.

Reprezentatywne obrazy z mikroskopu stereoskopowego
przedstawiono na RYS. 2. W przypadku zebéw poddanych
fluoryzacji, cate spoiwo pozostato na powierzchni zamka,

Bond strength testing was performed using a universal
testing machine (Zwick 1435, Germany) at a cross-head
speed of 2mm/min. The aluminium moulds with the embed-
ded teeth and the brackets were mounted in the apparatus.
Stainless steel ligature wire (diameter 0.4mm, Dentadurum,
Germany) was looped around the bracket and then attached
to the clamp on the Zwick machine (FIG. 1b). The maximum
stress necessary to debond was recorded in [N] and the
bond strength was calculated by dividing the debond force by
the bracket area yielding [MPa], as a unit. The results were
presented as average and confidence interval (a=0.95),
and analysed by Student t-test to compare the differences
between the experimental groups.

After bond strength testing, the brackets and the enamel
surfaces were examined under a stereomicroscope (Stereo-
Discovery V.8, Zeiss) with a digital camera (Canon PS A620)
at 15x magnification to determine the bond failure interface.

Results and discussion

The results of bond strength of the orthodontic brackets
as a function of the enamel treatment procedure are pre-
sented in TABLE 1. The statistical analysis (a paired t-test)
indicated that there were significant differences in shear
bond strength between all groups.

TABELA 1. Wytrzymatos¢ ztagcza zamek ortodon-
tyczny/szkliwo.
TABLE 1. Bond strength of orthodontic brackets.

Obrébka szkliwa Wytrzymatos¢ ztgcza zamek/szkliwo

SP;?:kIZ Enamel Bond strength bracket/enamel
P treatment [MPa]

A Fluoryzacja
Fluoridation 1129 ({01724)
Piaskowanie

= Air-polishing 88 (1)
Bez obrabki

C Without treat- 2.69 (0.95)

ment

Representative images from stereomicroscope are

co dowodzi, ze sity wig-
zace spoiwo z zebem
byty niewielkie (RYS. §
2a). W przypadku zebow |
poddanych piaskowaniu §
(grupa B), czes$¢ spoiwa
pozostata na powierzch-
ni zamka a czes$¢ na
powierzchni zgba (RYS.
2b). Dla zebdw bez ob-
rébki, znacznie wiecej
spoiwa pozostato na
szkliwie niz na zamkach,
a w kilku przypadkach
cate spoiwo pozostato na
powierzchni zgba (RYS.
2c¢). Na zadnym z ze-
boéw nie zaobserwowano
uszkodzen szkliwa.
Wyniki badan niniej-
szej pracy wykazaly, ze
wytrzymatosé potgczen
dla zamkow ortodon-
tycznych, jest znaczaco
nizsza niz przedstawiona
w pi$miennictwie [6-8].

RYS. 2. Obrazy z mikroskopu stereoskopowego powierzchni
zamkow (A_1,B_1,C_1) izebow (A_2,B_2, C_2) po badaniach
wytrzymatosciowych w zaleznosci od sposobu modyfikacji
powierzchni szkliwa: A — po fluoryzacji, B — po piaskowaniu, C
— kontrola; powiekszenie 15x.

FIG. 2. Stereomicroscope images of brackets (A_1, B_1, C_1)
and teeth (A_2, B_2, C_2) after mechanical tests as a function
of enamel modification: A- after fluoridation, B — after air-po-
lishing, C — control; magnification 15x.

presented in FIG. 2. It is
shown that in the case
of the teeth submitted
to fluoridation the whole
adhesive remained on the
bracket, what proves that
the adhesion between the
enamel and the adhesive
was weak (FIG. 2a). For
teeth submitted to air-
polishing (group B) about
half of the enamel bonding
site was covered with ad-
hesive (FIG. 2b). For teeth
without any special modi-
fication (control group C)
much more adhesive was
observed on the enamel
than on the brackets, and
in some teeth enamel
bonding site was cov-
ered entirely with adhesive
(FIG. 2c). No enamel dam-
age caused by debonding
was observed in any of the
experimental groups.
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Uwaza sie, ze wytrzymatosc¢ potgczen, niezbedna w leczeniu
ortodontycznym powinna miesci¢ sie w przedziale od 5,9
do 7,8 MPa [9]. Srednia warto$¢ wytrzymatosci uzyskana
w niniejszych badaniach wynosita pomiedzy 1,2 i 3,6 MPa.
Powodem obnizonej wytrzymatosci moze by¢ to, iz przed ba-
daniem materiat zostat na okres dwoch tygodni umieszczony
w roztworze soli fizjologicznej. Prawdopodobnie srodowisko
to byto zbyt inwazyjne i doprowadzito do zmniejszenia wy-
trzymatosci. Dla poréwnania, w innych badaniach, w celu
zasymulowania srodowiska panujgcego w jamie ustnej,
autorzy przed badaniem umieszczali prébki na krotki czas
(224 godzin) w wilgotnym pojemniku [10], w wodzie desty-
lowanej [11] lub tez w chloraminie [12]. W kilku pracach,
badania wytrzymatosciowe byly przeprowadzana natych-
miast po przyklejeniu zamkow [7-8]. Z tego tez powodu,
interesujgce bedzie w przysztosci okreslenie wptywu czasu
przechowywania probek w roztworze soli fizjologicznej na
wartos¢ wytrzymatosci tgczgcej zamek z zgbem.

Wyniki badan wskazujg, ze piaskowanie zwigksza
warto$¢ wytrzymatosci, podczas gdy zabiegi fluoryzacyjne
powodujg obnizenie tego parametru. Wyniki naszych badan,
w odniesieniu do zabiegdw fluoryzacyjnych wydaja sie by¢
zaskakujgce i pozostajg w sprzecznosci z wczesniejszymi
badaniami Kimury i wsp. [5], ktdrzy wykazali znikomo maty
lub nawet catkowity brak wptywu tych zabiegdw na wytrzy-
matos$¢ potgczenia zab/zamek ortodontyczny. Jakkolwiek
nalezy zwrdci¢ uwage, ze w pracy [5] zeby po zastosowaniu
zabiegdw fluoryzacyjnych zostaty umieszczone w ludzkiej
slinie. Nastepnie, zeby zostaty doktadnie oczyszczone macz-
kg pumeksowa, sptukane wodg i osuszone a po czym zamki
przyklejono zgodnie ze standardowg procedurg. W naszych
badaniach, po zabiegu fluoryzacji zeby zostaty umieszczone
soli fizjologicznej, a przed przyklejeniem zamka nie zostaty
specjalnie oczyszczone. Prawdopodobnym jest, ze resztki
preparatu fluoryzacyjnego uniemozliwity wtasciwg adhezje
pomiedzy zamkiem z powierzchnig zeba, co zostato zaob-
serwowane pod mikroskopem stereoskopowym (RYS. 2a).
Z tego tez powodu, interesujgce wydaje sie sprawdzenie, czy
profesjonalne oczyszczenie zebow po zabiegu fluoryzacyj-
nym wptywa na zwiekszenie sity adhezji zamka do szkliwa.

Whnioski

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna wysnuc¢
whniosek, ze zamki ortodontyczne przymocowane za pomocg
materiatu $wiattoutwardzalnego do powierzchni zebdw po
piaskowaniu wykazujg zdolnos¢ przenoszenia najwigk-
szych obciazen. Fluoryzacja zebdéw wptywa natomiast na
obnizenie sity wigzania materiatu Swiattoutwardzalnego
z powierzchnig szkliwa.
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The results of shear bond strength of orthodontic brack-
ets bonded to human enamel presented in this study are
significantly lower than those reported by others [6-8]. It is
believed that shear bond strengths in the range of 5.9 to
7.8 MPa are needed to sustain normal oral and orthodontic
forces [9]. The mean bond strengths in this study were in
the range between of 1.2 and 3.6 Pa. The reason for low
bonding strengths may be that the samples were incubated
in physiological saline for two weeks after bonding of the
brackets, before the mechanical tests were performed.
Probably the conditions of incubation were too severe, and
they caused decrease in bonding strength. For example, in
the other experiments to simulate the humid environment
of the oral cavity the authors stored the samples up to 24h
in moist plastic container [10] or in distilled water [11] or in
chloramine [12] before testing bond strength. In some ex-
periments the bond strength was tested immediately after
bracket bonding [7-8]. Therefore in our future experiments
it would be interesting to study the influence of incubation
time in physiological saline on bond strength of the ortho-
dontic brackets.

The results show that air-polishing increases bond
strength, while fluoridation decreases this parameter. Our
results regarding fluoridation are somehow surprising, and
in contradiction with a recent study of Kimura et al [5] who
showed that administration of fluoride varnish has little or
no effect on enamel bond strength. However, it must be
admitted that in the latter study after fluoride application, the
specimens were placed in whole human saliva. Afterwards,
the teeth were removed from the saliva and cleaned with
fine flour of pumice, rinsed with water, dried, and the brack-
ets were glued according to a standard procedure. In our
experiments, the teeth were stored in physiological saline,
but before gluing the brackets the teeth were not specially
cleaned. It is probable that remnants of the fluoride varnish
prevent proper adhesion of the adhesive onto to enamel,
what was observed by stereomicroscope (see FIG. 2a).
In our future studies it would be interesting to check if profes-
sional cleaning of the teeth after fluoridation would improve
retention of orthodontic brackets.

Conclusion

The results of this study show that air polishing is the best
method to prepare the surface of the enamel to achieve the
highest shear bond strength of the orthodontic brackets.
On the other hand the teeth after fluoridation present the
lowest retention of the orthodontic brackets.
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Streszczenie

Celem pracy byto otrzymanie metodg metalurgii
proszkéw porowatych ksztattek tytanowych przezna-
czonych na implanty medyczne. Przeprowadzono
probe zoptymalizowania procesu technologicznego.
Poprzez dobdér odpowiednich parametrow takich jak
Srodowisko, temperatura obrobki termicznej, a takze
ilo$¢ uzytego porogenu uzyskano probki tytanowe
0 zréznicowanej porowatosci i wtasciwosciach me-
chanicznych. W pracy przedstawiono dwie metody
ofrzymywania omawianych probek, z ktérych pierwsza
(obrébka termiczna w atmosferze argonu) okazata
sie nieskuteczna, ze wzgledu na destrukcje mate-
riatu, natomiast druga metoda (obrébka termiczna
z zastosowaniem prézni) pozwolita otrzymac probki
0 zatozonych parametrach.

Stowa kluczowe: porowaty tytan, metalurgia proszkow

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 49-52]

Wprowadzenie

Od implantéw stosowanych w chirurgii kostnej oczekuje
sie, aby ich fiksacja z koscig nastepowata stosunkowo
szybko i w efekcie powstawato silne wigzanie na granicy faz.
Duze znaczenie w procesie fgczenia implantu z koscig ma
jego mikrostruktura (zwlaszcza w warstwie przypowierzch-
niowej). Istotne jest, aby byta ona zblizona do tej jakg po-
siada tkanka kostna [1-2]. Decydujgcy wptyw na mozliwo$¢
tworzenie sie ztgcza biologicznego (poprzez wrastanie
tkanki kostnej w pory implantu) ma porowatosé materiatu,
a szczegolnie wielkos¢ i rozktad poréw. Aby proces osteo-
integracji zachodzit efektywnie niezbedna jest obecnosé
poréw w zakresie zazwyczaj 50-600 ym, ktére pozwalajg
na wzrastanie komérek i transport ptynéw ustrojowych [3-4].
Jezeli dodatkowo implant ma penic¢ funkcje biomechaniczng
musi posiadac réwniez wysokg wytrzymatosc¢ i odpowiedni
modut Younga. Porowaty tytan moze sprosta¢ powyzszym
wymaganiom. Jego wysoka wytrzymato$¢, niski modut
Younga, mata gesto$¢ oraz wielokrotnie potwierdzona
biozgodnos¢ [5-6] sprawiaja, ze prowadzonych jest wiele
prac badawczych majgcych na celu opracowanie nowych
implantéw tytanowych o optymalnej mikrostrukturze oraz
parametrach mechanicznych i biologicznych.

Materialy, metody i dyskusja

Przygotowano zestaw probek tytanowych w ksztatcie wal-
ca o wymiarach (wysoko$¢ 10mm i srednica 10mm). Walce
tytanowe otrzymywano metodg metalurgii proszkéw. W tym
celu proszek tytanowy (Texas Ltd, USA) mieszano z poro-
genem (wodoroweglan amonu) a nastepnie sprasowywano
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Abstract

The aim of this work was to obtain porous tita-
nium sponges in a powder metallurgy process which
might be applied as medical implants. The attempt
of process optimization was carried out. Selection of
parameters such as biological solution, temperature
of thermal treatment and porogen amount allowed to
obtain titanium samples with different porosity and
proper mechanical properties. Two types of obtaining
methods were presented in this work. First (thermal
treatment in argon atmosphere) which was not suf-
ficient due to material destruction and second (thermal
treatment in vacuum atmosphere) which allows to
obtain titanium samples with expected parameters.

Keywords: porous titanium, powder metallurgy

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 49-52]

Introduction

Implants application for a bone surgery should cause an
appearance of fixation with bone which should be not only
strong but also should occur quite fast. For this process the
implant microstructure especially in a superficial layer is very
important. Similarly it is in the case of the microstructure of
bone tissue [1-2].

Porosity of the material has decisive influence on for-
mation of biological joint (through bone overgrowing into
implant’s pores); particularly size and distribution of pores
exert influence on it. In order to that, appearance of pores
usually in range between 50 and 600 um is one of the most
important conditions for an effective osteointegration due to
the ingrowth of cells and the transportation of the body fluids
[3-4]. Additionally, if the implant fulfills biomechanic function,
it has to have high strength and proper Young modulus. That
is why (for these requirements) porous titanium might be the
right material. Due to its high strength, low Young modulus,
low density and proved biocompatibility [5-6] titanium re-
mains in the area of interests. There are a lot of researches
concerning the new titanium implants focused on an opti-
mum microstructure, mechanical and biological parameters.

Materials, methods and discussion

Set of titanium samples (cylindrical shape, height 10mm
and diameter 10mm) was prepared. Titanium cylinders were
obtained as a result of using powder metallurgy method.
That is why titanium powder (Texas Ltd, USA) was mixed
with porogens (ammonium carbonate) and isostatically
pressed. Porogene’s percentage contents (mass fraction)
were as follows: 5, 10, 20 and 30%. Samples were putin the
furnace and thermally treated in the following stages (FIG. 1).
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umieszczano w piecu i poddawano obrébce termicznej
(RYS. 1), w nastepujacych etapach:

I. Wygrzewanie prébek w temp. 200°C (5h, argon)

Il. Ogrzewanie prébek do temp. 1250°C (argon)

lll. Spiekanie prébek w temp. 1250°C (2h, argon)

IV. Chtodzenie z piecem (argon)
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RYS. 1. Schemat otrzymywania porowatego tytanu
- metoda 1.
FIG. 1. Porous titanium obtaining scheme - method 1.

Aby zapobiec tworzeniu sie zwigzkdéw tytanu (m.in. tlen-
kow, azotkdw) obrdbka termiczna w catosci odbywata sie
przy statym przeptywie argonu. Mimo tego prébki otrzymane
po obrobce termicznej byly znieksztatcone i bardzo kruche.
Przeprowadzona analiza XRD wykazata oprécz niewielkiej
ilosci tytanu liczne azotki i tlenki (RYS. 2). Niezaleznie
od ilosci wprowadzonego porogenu prébki nie roznity sie
znaczaco miedzy sobg, o czym mogg $wiadczy¢ bardzo
zblizone wartosci predkosci fali ultradzwigkowej (RYS. 3).
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RYS. 3. Predkos¢ fali ultradzwiekowej w badanych
probkach.

FIG. 3. Velocity of ultrasonic wave of investigated
samples.

Poniewaz nie udato sie otrzymac ksztattek tytanowych
0 zréznicowanej porowatosci zmieniono parametry procesu
technologicznego i podzielono go na dwa niezalezne etapy.
Pierwszy etap obejmowat wstepng obrébke termiczng wy-
praski w celu usuniecia porogenu. Drugi etap obejmowat
spiekanie w wysokiej prozni (5¢10 mbar). Porogen usuwano
w temperaturze 200°C na dwa sposoby:
1) przy statym przeptywie argonu (dla tytanu z 20% zawar-
toscig porogenu - prébka ,80/20A"),
2) w niskiej prozni - ok. 6mbar (dla tytanu z 30% zawartoscig
porogenu - probka ,,70/30V”).

Zmodyfikowany sposob otrzymywania porowatego tytanu
przedstawiono schematycznie (RYS. 4):
I. Wygrzewanie w temp. 200°C, (5h argon lub niska proznia
ok. 6mbar)
Il. Chtodzenie do temp. pokojowej
Ill. Ogrzewanie probek do temp. 1250°C (10°C/min, proznia)
IV. Spiekanie probek w temp. 1250°C, (2h, wysoka proznia
< 5¢10“*mbar)

Stage | - soaking (200°C, 5h, argon atmosphere),

Stage |l - thermal heating (up to 1250°C, argon atmosphere),
Stage Il - sintering (1250°C, 2h, argon atmosphere),
Stage |V - self cooling (argon atmosphere).

During thermal treatment argon atmosphere (constant
flow) was used to prevent titanium from compound form-
ing (oxygens, nitrogens). In spite of the thermal treatment,
all of the samples were brittle and distorted. XRD analysis
showed that apart from small amounts of pure titanium its
oxygens and nitrogens were present (FIG. 2). Different
amounts of porogen introduced to basic titanium powder
did not change samples’ structure significantly what was
proved by the ultrasonic wave velocity test (similar values
for different samples were obtained) (FIG. 3).
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RYS. 2. Dyfraktogram XRD dla probki tytanowej
(metoda 1).
FIG. 2. XRD dyfractogram of titanium sample
(method 1).

Due to the fact that with such approach it was impos-
sible to obtain titanium samples with different porosity,
thermal treatment was divided in two parts. Technological
parameters of this method were also changed. First stage
includes pre-thermal treatment of the specimens in purpose
of porogens removal. Second stage includes sintering under
high vacuum (5+10“mbar). Porogen was removed at the
temperature of 200°C in two ways:

1) under constant argon flow (titanium with 20% oxygens,
nitrogens - 80/20A),

2) under low vacuum about 6 mbar (titanium with 30%
oxygens, nitrogens - 70/30V).

Modified way of porous titanium obtaining was schemati-
cally presented (FIG. 4):

Stage | - soaking (200°C, 5h, argon atmosphere or low
vacuum - 6 mbar),
Stage Il - cooling (up to a room temperature),
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RYS. 4. Schemat otrzymywania porowatego tytanu
- metoda 2.
FIG. 4. Porous titanium obtaining scheme - method 2.



V. Chiodzenie z piecem (1200 - 700°C <5+10-*mbar, 700
-20°C < 1+102 mbar).

Oba sposoby usuwania porogenu okazaty sie skuteczne.
Spieczone ksztattki tytanowe zachowaty wyjsciowy ksztatt
oraz parametry wytrzymatosciowe. Przeprowadzona analiza
XRD wykazata, ze sktadajg sie one z czystego tytanu i nie
zawierajg jak poprzednio zwigzkéw pochodnych (RYS. 5).
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RYS. 5. Dyfraktogram XRD dla probki tytanowej
(metoda 2).
FIG. 5. XRD dyfractogram of titanium sample
(method 2).

Kolejnym etapem badan byto scharakteryzowanie mikro-
struktury otrzymanych materiatéw. W tym celu przygotowano
zgtady metalograficzne, wykonano po kilkanascie mikro-
fotografii dla kazdej prébki i przy pomocy analizy obrazu
okreslono porowato$¢é materiatéw oraz rozktad i wielkosci
poréw (RYS. 6).

Na podstawie histogramu (RYS. 7) przedstawiono rozkiad
wielkosci poréw w analizowanych prébkach tytanowych.

Widoczne jest, ze w obu przypadkach pory z przedziatu
50-440 pm stanowig ok. 60% wszystkich wystepujacych w
materiale. Taki rozktad wielkosci porow jest preferowany dla
wrastajacej tkanki kostnej i daje szanse na utworzenie ztgcza
biologicznego miedzy materiatem a koscig. Otrzymana poro-
watos$¢ jest wprost proporcjonalna do ilosci uzytego poroge-
nu (ok. 28% dla tytanu z 30% zawartoscig porogenu 70/30V
oraz ok. 25% dla tytanu z 20% zawartoscig porogenu 80/20A).

Whnioski

Na podstawie przeprowadzonych badan wykazano,
iz dzieki metodzie metalurgii proszkbw mozna otrzymac
porowaty tytan (wolny od azotkéw i tlenkow).

Stage Il - thermal heating (1250°C, 10°C/min, low vacuum),
Stage IV - sintering (1250°C, 2h, high vacuum <5+10-* mbar),
Stage V - self cooling (1200 - 700°C <5+10-*mbar, 700-20°C
<1+102mbar).

Both ways of porogen removal proved to be effective.
After die stamping initial cylindrical shape of the samples
and their mechanical parameters remained the same. An-
other XRD analysis revealed that in the samples there was
only pure titanium present. No derivative compounds were
revealed (FIG. 5).

In the next stage of research material’s microstructure
was characterized. For that reason, metallographic speci-
mens were prepared. Material’s porosity (pore size and its
distribution) was described by the computer microphoto-

RYS. 6. Mikrofotografie oraz obrazy binarne zgtadéw
a) 70/30V, b) 80/20A.

FIG. 6. Microphotographs and binary pictures of
metallographic specimens a) 70/30V, b) 80/20A.

Histogram presents pores size distribution observed in
titanium samples (FIG. 7). In both cases pores in the range
of 50-440um were about 60% of all present in material. This
type of pores distribution is preferred for tissue overgrow-
ing and also gives possibilities for biological joint formation
between material and bone.

Obtained porosity was directly proportional to the poro-
gen’s amount used (~28% for titanium with 30% of porogen
(samples 70/30V), ~25% for titanium with 20% of porogen
(samples 80/20A).
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RYS. 7. Rozkiad wielkosci poréw w probkach a) 70/30V, b) 80/20A.
FIG. 7. Distribution of pores size in the following samples a) 70/30V, b) 80/20A.
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Zastosowanie wodoroweglanu amonu jako porogenu

® o o @ o o o pozwolito na uzyskanie zatozonej porowatosci i odpowied-
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niego z punktu widzenia fiksacji z tkankg kostng rozktadu
wielkosci porow.
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Conclusions

Results proved that powder metallurgy process allows to
fabricate porous titanium without oxides and nitrogenes

formations. It was revealed that ammonium carbonate
is a very good porogen and creates complex porosity in
titanium samples. That kind of microstructure is thought to
be favourable for cell overgrowing and fixation.
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W nowoczesnej medycynie opracowano i roz-
winieto szereg metod wyjatawiania substancji
leczniczych. Jedng z nich jest sterylizacja poprzez
gamma napromieniowanie. Wyjatawianie za pomocag
promieniowania jonizujgcego jest metodg stosowang
przewaznie w odniesieniu do produktéw termolabil-
nych, poniewaz promieniowanie to, tylko nieznacznie
podnosi temperature wyjatawianych substancji [1-7].
Metoda ta ma takze duze uzasadnienie ekonomiczne,
miedzy innymi ze wzgledu na mozliwos¢ sterylizacji
produktéow w ich docelowych opakowaniach. Jest
wiec coraz szerzej stosowana na miedzynarodowym
rynku lekéw [3,6-7].

Jatowos¢ produktu nie jest terminem absolutnym
oznaczajgcym, ze prawdopodobienstwo znalezienia
na lub/i w nim zdolnego do zycia mikroorganizmu wy-
nosi zero. To, jakie produkty mozna uznac za jatowe,
opisujg Normy Polskie i Europejskie, normy ISO oraz
normy branzowe. Napromieniowanie lekow, czy innych
produktéw medycznych, promieniowaniem jonizujg-
cym o odpowiedniej dawce i w odpowiednich warun-
kach prowadzi do osiggniecia stanu sterylno$ci [1-4].
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In modern medicine a number of methods phar-
maceutical substances sterilization processes were
developed. One of them is gamma irradiation. Radi-
osterilization is usually used for thermolabile products
because gamma rays cases only small temperature
rise in sterilized substances [1-7]. This method also
brings economic profits because it is possible to steri-
lize drugs in their final containers. This is the reason
why it is more actively used now that any time in
international market of drugs [3,6-7].

Sterility is not absolute term mining that probability
finding on or/and in it viable forms of life equals zero.
Which products can be defined as sterile are described
by Polish Norms, European Norms, ISO norms and
brand norms. Irradiation of dugs or other medical
products by gamma rays in proper dose and conditions
leads to its sterility [1-4]. Radiosterilization as a method
of solid form of drugs sterilization has a lot of advan-
tages. First of all isothermal course of sterilization
process. During gamma irradiation sterilize substance
has no direct contact with chemical compounds. This
is the reason why in finally sterilized material there is
no chemical contaminations [7]. Besides it is possible
to sterilized finally packed products — because of high



Za gamma napromieniowaniem, jako metodg ste-
rylizacji statych postaci lekow, przemawia szereg
zalet tej metody. Przede wszystkim izotermiczno$c
procesu wyjatawiania. Gamma napromieniowanie jest
procesem, w ktérym wyjatawiana substancja nie ma
bezposredniego kontaktu z zadnymi odczynnikami
chemicznymi. W zwigzku z tym, w finalnie wysterylizo-
wanym materiale nie pozostajg zadne zanieczyszcze-
nia chemiczne [7]. Ponadto mozna napromieniowywac
Jjuz zapakowane produkty - ze wzgledu na wysokie
zdolno$ci przenikania promieniowania gamma - co
Jest niezwykle korzystne z ekonomicznego punktu
widzenia [3,6,7]. Produkty medyczne wyjatawiane
radiacyjnie nie sg w zadnym stopniu radioaktywne
[7]. Za wysokg skutecznoScig tej metody sterylizacji
przemawia fakt, ze wszystkie mikroorganizmy sg
w mniejszym lub wigkszym stopniu wrazliwe na pro-
mieniowanie gamma [8].

Pomimo coraz szerszego zastosowania radiostery-
lizacji, nie ma spdjnych przepisow, ktére precyzyjnie
i jednoznacznie regulowatyby zagadnienia radiostery-
lizacji na miedzynarodowym rynku lekow. Wymagania
dotyczgce sterylizacji radiacyjnej sg rozne w poszcze-
goinych krajach [7].

Wedtug normy PN—EN 552 produkt medyczny po-
winien by¢ napromieniowany dawkg nie mniejszg niz
25kGy, a odpowiednig dawke sterylizacyjng wybiera
gtowny wytworca wyrobu medycznego na podstawie
prac eksperymentalnych [9]. Wazne jest jednak
zwroci¢ uwage, ze juz dawka 25 kGy moze powo-
dowac zmiany w strukturze chemicznej czgsteczki.
Konsekwencjg zmiany struktury chemicznej napro-
mieniowanych substancji (niezaleznie od pochfonietej
dawki) moze byc [1]:

- zanieczyszczenie sterylizowanej probki produktami
rozktfadu,

- powstawanie toksycznych pochodnych,

- Zmiany parametrow farmakokinetycznych sterylizo-
wanej substancji.

Kazda taka zmiana dyskwalifikuje substancje
leczniczg z mozliwo$ci sterylizacji radiacyjnej. Wsrod
produktéw rozktadu zanieczyszczajgcych radiacyjnie
wyjatawiane substancje mogg znajdowac sie bardzo
niebezpieczne wolne rodniki. Znajomos¢ uktadu wol-
nych rodnikéw w substancjach poddanych dziataniu
promieniowania gamma jest wiec niezwykle istotna
dla doboru metody i parametrow sterylizacji poszcze-
goinych lekéw. Metodg, ktora pozwala na ilosciowe
i jakosciowe pomiary wolnych rodnikow w gamma
napromieniowanych substancjach leczniczych jest
spektroskopia elektronowego rezonansu paramag-
netycznego (EPR).

Widma EPR badanych substancji leczniczych
rejestrowano w temperaturze pokojowej dla probek
w powietrzu. Dla przyktadowych lekow, celem wyjas-
nienie wptywu tlenu na charakter zmian w ukfadzie
wolnych rodnikéw, rejestrowano widma EPR dla
probek w atmosferze argonu.

Pomiary widm EPR badanych lekéw wykonano
za pomocg spektrometru elektronowego rezonansu
paramagnetycznego typu SE/X z modulacjg pola mag-
netycznego 100kHz (RADIOPAN, Poznar). Czesto-
tliwo$¢ promieniowania mikrofalowego rejestrowano
miernikiem typu MCM 101 (EPRAD, Poznar).

Widma EPR rejestrowano w postaci pierwszej po-
chodnej absorpcji stosujgc promieniowanie mikrofalowe
0 mocy wynoszgcej 2 mW, dla ktorej nie obserwujemy
nasycenia mikrofalowego sygnatu. Catkowita moc mi-
krofalowa wytwarzana przez klistron wynosita 70 mW.

penetrating abilities — what is very advantageous for
economic point of view [3,6,7]. Products sterilized
by irradiation are not radioactive [7]. This method is
so efficient because all microorganisms are more or
less radiosensitive [8]. Though more frequent using
radiosterilization there are no compact regulation
which unequivocally and precisely regulate radios-
terilization problems on international market of drugs.
Radiosterilization requirements are varied in different
countries [7]. According to PN-EN 552 norm medical
product should be irradiated with dose at least 25
kGy, and proper sterilization dose is chosen by main
product producer based on experimental works [9].
But it is important that even dose of 256kGy can cause
changes in chemical structure of molecule. Changes
of chemical structure irradiated molecule can result
with (independently from absorbed dose):

- decontamination of sterilized sample with degrada-
tion products

- creating toxic derivatives

- changes of pharmacokinetics parameters in sterilized
substance.

Every such change disables medical substance
from possibility of radiosterilization.

Among decomposition products contaminating
radiosterilized substances very dangerous free radi-
cals can be present. Information about free radicals
systems in radiosterilized substances is very important
to determine method and parameters drug steriliza-
tion. EPR spectroscopy is method which brings in-
formation about types and amount of free radicals in
radiosterilized drugs. EPR spectra of studied drugs
were recorded at room temperature. For exemplary
drugs, to explain influence oxygen on free radicals
system changes, EPR spectra were recorded in argon
atmosphere.

Measurements of spectra were done by the use of
electron paramagnetic resonance spectrometer SE/X
type produced by RADIOPAN Firm (Poznan) with
modulation of magnetic field of 100kHz. Microwave
frequency was evaluated using MCM 101 frequency
recorder produced by RADIOPAN - Poznan. The
first-derivative EPR spectra were recorded with low
microwave power 2mW to avoid the microwave satu-
ration. Total microwave power produced by klystron
was about 70mW.

In presented studies samples were gamma irradi-
ated by THERATRON 780E containing isotope 60Co.
According to PN-EN 552 norm dose of gamma irradia-
tion absorbed by all samples were 25kGy.

The performed spectroscopic studies shows that
dose of 25kGy generate free radicals in all tested
substances. Visible differences in free radicals con-
centrations in different substances were observed.
For example the lowest free radicals concentrations
characterize irradiated penicillin derivatives: pipera-
cillin, ampicillin and crystal penicillin and the highest
free radicals concentrations — only a slight resistant
against gamma irradiation were obtained for irradiated
aminoglycoside antibiotics: sisomicin, tobramycin, and
paromomycin.

It is important that free radicals concentrations in
the studied gamma irradiated antibiotics decrease
with increasing of storage time. Interactions with
oxygen may be responsible for decrease of free radi-
cals concentrations and kinetics of this phenomena
can be describe by expotential functions. Performed
studies point that free radicals concentrations decay
in irradiated sample can by described by expotential
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W prezentowanych badaniach probki zostaty
gamma napromieniowane przy uzyciu aparatu ko-
baltowego THERATRON 780E zawierajgcego izotop
kobaltu 60Co. Zgodnie z normg PN-EN 552 [9] dawka
promieniowania pochtonieta przez wszystkie badane
antybiotyki wynosita 25kGy.

Przeprowadzone pomiary wskazujg, dawka 25 kGy
powoduje powstawanie wolnych rodnikow niezaleznie
od substancji leczniczej. Zarejestrowano natomiast
wyrazne réznice w koncentracji wolnych rodnikow
dla réznych substancji leczniczych. Przyktad mogag
stanowic¢ tu pochodne penicyliny (piperacylina, ampi-
cylina, penicylina krystaliczna) gdzie zarejestrowano
najnizsze koncentracje wolnych rodnikéw oraz anty-
biotyki aminoglikozydowe (sisomicyna, tobramycyna,
paromomycyna), ktére okazaty sie najmniej odporne
na promieniowanie gamma — najwyzsze koncentracje
wolnych rodnikéw wsréd badanych probek.

Wazng obserwacjg ptyngcg z niniejszych ba-
dan jest fakt, ze koncentracja wolnych rodnikow w
analizowanych substancjach leczniczych maleje ze
wzrostem czasu przechowywania napromieniowanej
probki. Zjawisko to spowodowane jest prawdopodob-
nie oddziatywaniem z tlenem a jego kinetyke, mozna
satysfakcjonujgco opisac funkcjg eksponencjalng.
Badania wskazuja, ze spadek koncentracji wolnych
rodnikow w probce moze to by¢ opisany zalezno$cig
Jjednoeksponencjalng — jeden typ wolnych rodni-
kéw, bgdz dwueksponencjalna — dwa typy wolnych
rodnikéw. Ocena wspofczynnikow wystepujgcych w
réwnaniach opisujgcych zmiany iloSciowe w ukfadzie
wolnych rodnikbw gamma napromieniowanych sub-
stancji leczniczych wskazujg, ze najszybszy spadek
ilo$ci wolnych rodnikéw jest charakterystyczny dla
gamma napromieniowanych antybiotykéw pochod-
nych penicyliny: piperacyliny, ampicyliny i penicyliny
krystalicznej.

Ponadto analiza parametréow spektroskopowych
(zalezno$ci amplitudy linii i szeroko$ci linii od mocy
mikrofalowej) wskazuje, ze wolne rodniki w badanych
substancjach rozmieszczone sg jednorodnie.

Metodg ciggtego nasycenia mikrofalowego linii
EPR wykazano, ze wolne rodniki w badanych lekach
poddanych dziataniu promieniowania gamma réznig
sie szybkoscig procesow relaksacji spin-sie¢. Oddzia-
tywania magnetyczne spin-sie¢ zachodzg stosunkowo
najszybciej w penicylinie krystalicznej, ampicylinie i
piperacylinie.

Dla wszystkich analizowanych lekow zarejestro-
wano stosunkowo szerokie linie EPR. Szerokie linie
wskazujg na niewielkie odlegtosci pomiedzy wolnymi
rodnikami w gamma napromieniowanych lekach.

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 52-54]

function — one type of free radicals in the sample or by
biexpotential function — two types of free radicals in
irradiated sample. Evaluation of parameters describ-
ing free radicals amount changing with storage time
increasing in gamma irradiated substances point that
the fastest decrease of free radicals concentrations
is characteristic for penicillin derivatives: piperacillin,
ampicillin and crystal penicillin. Besides EPR spectra
parameters analysis (influence of microwave power
on amplitude and linewidth of EPR lines) indicate on
free radicals homogenous distribution.

It was stated, using continuously microwave power
saturation method, that free radicals in studied gamma
irradiated drugs differ with spin — lattice relaxation
processes. The fastest spin — lattice magnetic inter-
actions proceed in piperacillin, ampicillin and crystal
penicillin.

For all analyzed drags relatively broad EPR lines
were recorded. Broad EPR lines point out on small
distance between free radicals in gamma irradiated
drugs.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 52-54]
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Spektroskopie elektronowego rezonansu pa-
ramagnetycznego (EPR) zastosowano do oceny
optymalnych warunkéw sterylizacji deksametazo-
nu. Sterylizacje sproszkowanego leku wykonano
w suchym powietrzu w temperaturze 180°C w czasie
wynoszgcym 30 minut. Celem pracy jest okreslenie
wtasciwos$ci wolnorodnikowych sterylizowanego
deksametazonu. Optymalnym warunkom sterylizacji
powinno towarzyszy¢ powstawanie niewielkiej iloSci
wolnych rodnikéw w substancji leczniczej, ktére mogg
powodowac szereg efektéw ubocznych podczas
farmakoterapii.

Deksametazon jest syntetycznym glikokortykoste-
roidem z grupy hormonéw steroidowych. Wykazuje
silne dziatanie przeciwzapalne i immunosresyjne. Jest
silniejszy ok. 20-30 -krotnie przewyzszajgc hydrokor-
tyzon i 4-5 krotnie niz prednizolon. Deksametazon
hamuje zapalenie i obrzek tkanki, dlatego jest uzywany
do leczenia zapaler o szerokim zakresie choréb auto-
immunologicznych takich zapalenie stawow itp. Jest
réwniez aplikowany matych iloSciach przed lub po
zabiegach dentystycznych. W onkologii deksameta-
zon jest podawany w trakcie chemioterapii [1,2].

Strukture chemiczng deksametazonu przedsta-
wiono na RYSUNKU 1.

Pomiary widm wykonano za pomocg spektrometru
EPR Firmy RADIOPAN (Poznan) przy modulacji pola
magnetycznego wynoszgcej 100kHz. Czestotliwosc
promieniowania mikrofalowego wynosita 9.3GHz.
Widma EPR w postaci pierwszej pochodnej rejestro-
wano w szerokim zakresie mocy mikrofalowej 0.7-
70mW. Analizowano parametry widm EPR oraz kon-
centracje wolnych rodnikow w sterylizowanym leku.
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Electron paramagnetic resonance (EPR) spectro-
scopy was applied to examine optimal sterilization
conditions of dexamethasone. Sterilization of powde-
red dexamethasone was done in dry air at tempera-
ture 180°C during the time of 30 minutes. The aim of
this work was to determine free radical properties of
sterilized dexamethasone. It is expected that optima
conditions of sterilization is accompanied by formation
of low amount of free radicals in drug which can cause
many side effects during pharmacotherapy.

Dexamethasone is a potent synthetic member of
the glucocorticoid class of steroid hormones. It acts
as an anti-inflammatory and immunosuppressant. Its
potency is about 20-30 times that of hydrocortisone
and 4-5 times of prednisone. Dexamethasone inhibit
the inflammatory and the edema of the tissue , so
its making useful for the treatment of a wide range
of inflammatory and auto-immune conditions such
as rheumatoid arthritis ect. It is also given in small
amounts before and/or after some forms of dental
surgery. In oncology dexamethasone, it is given to
cancer patients undergoing chemotherapy [1,2].

Chemical structure of dexamethasone is presented
in FIGURE 1.

Measurements of spectra were done by the use
of EPR spectrometer produced by RADIOPAN Firm
(Poznan) with modulation of magnetic field of 100 kHz.
Microwave frequency of 9.3GHz was applied. The first-
derivative EPR spectra were recorded with microwave
power of the wide range of 0.7-70mW. Parameters
of EPR spectra and free radical concentration in the
sterilized drug were analyzed. Changes of free radical
concentration and EPR parameters with increasing of
storage time after heating of the drug at 180°C were
evaluated. Changes of amplitud es and linewidths of
EPR spectra with microwave power were determined.
The influence of microwave power on lineshape of
EPR spectra and line asymmetry was analyzed.
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RYS. 1. Struktura chemiczna X deksametazonu [3].
RYS. 1. Chemical structure of dexamethasone [3].

RYS. 2 Widmo EPR termicznie sterylizowanego
deksametazonu rejestrowane przy tltumieniu
15dB.

FIG. 2 EPR spectra of thermally sterilized de-
xamethasone recorded at 15dB attenuation of
microwave power.
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Zbadano zmiany koncentracji i parametrow widm
EPR wraz ze wzrostem czasu przechowywania leku
sterylizowanego w 180°C przez 30 minut. Wyznaczono
zaleznoS$¢ amplitudy i szerokosci linii EPR od mocy
mikrofalowej. Analizowano wptyw mocy mikrofalowej
na ksztatt i asymetrie widm EPR.

Prébki deksametazonu nie poddane dziataniu wy-
Sokiej temperatury nie dawaty sygnatu EPR. Widma
EPR deksametazonu sterylizowanego w 180°C przez
30 minut wykazywaty ztozony charakter (RYS.2).
Wskazuje to, ze w sterylizowanym deksametazonie
wystepuje kilka rodzajow wolnych rodnikow. Reje-
strowane widma EPR stanowig superpozycje linii
sktadowych pochodzgcych od poszczegolnych typow
wolnych rodnikow.

Zbadano wptyw mocy mikrofalowej na amplitude
i szerokoSc linii EPR termicznie sterylizowanego
deksametazonu. Zaobserwowano zmiane Ksztaftu
widm EPR wraz z mocg mikrofalowg. Wraz ze wzro-
stem mocy mikrofalowej rosnie amplituda linii EPR
deksametazonu. Podobng zaleznoSc zarejestrowa-
no dla szerokoSci linii EPR. Taki charakter zamian
wskazuje na jednorodne rozmieszczenie centrow
paramagnetycznych w termicznie sterylizowanym
deksametazonie (RYS. 3i4).
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RYS. 3. Wptyw mocy mikrofalowej (M/M,)"? na
amplitude A termicznie sterylizowanego deksa-
metazonu.

FIG. 3. Influence of microwave power (M/M,)"? on
line amplitude thermally sterilized dexametha-
sone.

Linie EPR réznych grup wolnych rodnikéw nasy-
cajg sie przy innej mocy mikrofalowej. Wolne rodniki
w sterylizowanym deksametazonie sg stabilne. Nie
obserwowano szybkiego zaniku wolnych rodnikow
z czasem przechowywania probki. Badania EPR
wskazujg na niewielkg zaleznoSc¢ asymetrii linii EPR
od mocy mikrofalowej. Moc mikrofalowa nieznacznie
wplywa na wszystkie analizowane parametry IA1-A2,
IA1/A2I, IB1-B2I, IB1/B2] wyznaczone w pracy w celu
oceny asymetrii linii EPR.

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 55-56]

Samples of dexamethasone not heated with high
temperature gave no EPR signals. EPR spectra of
dexamethasone sterilized in 180°C during 30 minutes
reveal complex structure (FIG. 2). It was stated that
several types of free radicals exist in the sterilized drug.
Its EPR spectra reveal multi-component structure. The
recorded EPR spectra are superposition of component
lines of the individual types of free radicals.

Influence of microwave power on amplitude and
linewidths thermally sterilized dexamethasone was
tested. Changes of EPR lineshapes with microwave
power were observed. Amplitude of EPR line increase
with microwave power increasing. Similar relationship
for linewidths of EPR lines was recorded. This kind
of relationship evidence on homogenous location of
paramagnetic centers in thermally sterilized dexam-
ethasone (FIG. 3 and 4).
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RYS. 4. Wptyw mocy mikrofalowej (M/M,)"? na
szerokos¢ AB,, linii termicznie sterylizowanego
deksametazonu.

FIG. 4. Influence of microwave power (M/M,)"? on
EPR linewidths AB,, thermally sterilized dexa-
methasone.

EPR lines of the individual groups of free radicals
saturate at different microwave powers. Free radicals
in sterilized dexamethasone are stabile. EPR studies
indicate on small influence of microwave power on
line asymmetry. Microwave power only slightly affects
on all analyzed parameters IA1-A2I, IA1/A2I, IB1-B2I,
I1B1/B2I determined to evaluate line asymmetry.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 55-56]
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Wolne rodniki mogg powstawac m.in. w procesie
fotolizy, radiolizy, termolizy i sonolizy oraz w wybra-
nych reakcjach chemicznych [1-3]. Termoliza jest
procesem polegajgcym na hemolitycznym rozpadzie
wigzania kowalencyjnego w czgsteczce w wyniku
zaabsorbowanej energii cieplnej [2,3]. Zjawisko takie
moze zachodzi¢ podczas termicznej sterylizacji lekéw,
a produkty rozpadu czgsteczki, w tym szczegolnie
niebezpieczne wolne rodniki, mogg zanieczyszczac¢
sterylizowang substancje leczniczg. Wolne rodniki
zawarte w substancji leczniczej mogg powodowac w
organizmie efekty toksyczne. Nie znane sg wtasciwo-
Sci wolnych rodnikéw w wigkszoSci sterylizowanych
substancji leczniczych. W niniejszej pracy wykonano
analize uktadu wolnych rodnikow w sterylizowanym
termicznie diklofenaku.

Diklofenak nalezy do grupy niesteroidowych lekéw
przeciwzapalnych - NLPZ [4]. Wykazuje silne dziatanie
przeciwzapalne, przeciwbdlowe, przeciwgorgczkowe.
Diklofenak wigze sie z dwoma izoformami cyklooksy-
genazy (COX 1i COX 2) poprzez co blokuje synteze
prozapalnych prostaglandyn z kwasu arachidono-
wego.

Technikg pozwalajgcg na ocene koncentracji
wolnych rodnikéw zanieczyszczajgcych termicznie
sterylizowane substancje lecznicze jest spektroskopia
elektronowego rezonansu paramagnetycznego EPR.
Pomiary EPR wykonano za pomocg spektrometru
elektronowego rezonansu paramagnetycznego na
pasmo X (9.3GHz) produkcji RADIOPAN-Poznan.
Zastosowano modulacje pola magnetycznego wy-
noszgcg 100kHz. Czestotliwo$¢ promieniowania
mikrofalowego rejestrowano miernikiem MCM 101
produkcji RADIOPAN-Poznan.

Widma EPR rejestrowano w postaci pierwszej
pochodnej absorpcji przy wysokim ttumieniu 15B,
aby unikng¢ nasycenia mikrofalowego linii. W pracy
wykonano badania wolnych rodnikoéw w diklofenaku
sterylizowanym termicznie. Sterylizacje termiczng leku
prowadzono w sterylizatorze z wymuszonym obiegiem
powietrza w temperaturze180°C. Probke ogrzewano
w czasie 30 minut.

Dla diklofenaku wyjsciowego nie poddanego obrob-
ce termicznej nie rejestrowano widm EPR. Oznacza
to, ze w badanej substancji leczniczej nie wystepujg
wolne rodniki. Widma EPR diklofenaku ogrzewanego
w temperaturze 180°C charakteryzowata wysoka asy-
metria. W pracy zbadano zmiany tej asymetrii w zalez-
noéci od stosowanej mocy mikrofalowej. Zdefiniowano
nastepujgce parametry asymetrii poddane analizie:
AJ/A, A-A, B./B, B,-B,. Zasady wyznaczania para-
metréw asymetrii pokazano na RYSUNKU 1.
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Free radicals can be generated in photolysis,
radiolysis, thermolysis and sonolysis processes and
during some chemical reactions [1-3]. Thermolysis is
defined as homolytic dissociation of covalent bond as
result of thermal energy absorption [2,3]. This phenom-
enon can proceed during thermal drag sterilization,
and degradation products, especially dangerous free
radicals, can decontaminate of medicinal substance.
Free radicals in remedial substance can cause toxic
effects in human body. Properties of free radicals in the
most of sterilized medicinal substances are unknown.
In the present study free radicals system of thermally
sterilized diclofenac was performed.

Diclofenac belongs to non-steroidal anti-inflam-
matory drug (NSAID) [4]. Diclofenac has analgesic,
antipyretic and anti-inflammatory activities. Diclofenac
binds to and chelates both isoforms of cyclooxygenase
(COX-1 and COX-2), thereby blocking the conver-
sion of arachidonic acid (AA) to pro-inflammatory
prostaglandins.

Electron paramagnetic resonance spectroscopy
(EPR) was applied as the experimental technique
to evaluate concentration of free radicals decon-
taminating thermally sterilized medicinal substance.
Measurements of EPR spectra were done by the use
of EPR spectrometer at X-band (9.3GHz) produced
by RADIOPAN Firm (Poznarn). Modulation of magnetic
field of 100kHz was applied. Microwave frequency
was evaluated using MCM 101 frequency recorder
produced by RADIOPAN - Poznan.

The first-derivative EPR spectra were recorded
with high microwave power attenuation 15dB to avoid
the microwave saturation. In the present study free
radicals in thermally sterilized diclofenac were studied.
Thermal sterilization of the drug was performed in hot
air oven with air circulating at 180°C. Sample was
heated during 30 minutes.

Samples of diclofenac not heated with high temper-
ature gave no EPR signals. It indicates that stabile free
radicals do not exist in initial medicinal substance. The
EPR spectra of high temperature operated diclofenac
are characterize by high asymmetry. In present study
dependence of asymmetry on microwave power was
investigated. Following parameters of asymmetry
were analyzed: A/A,, A,-A,, B./B,, B;-B,. Principles of
asymmetry parameters determination were performed
on FIGURE 1.

On FIGURE 1 dependence of EPR lines A,/A, (a)
and B,/B, parameters on microwave power M/M, in
relative units stated were performed.

It was shown that these parameters strongly de-
pend on microwave power. Changes of asymmetry
line parameters indicates presence of a few types
of free radicals in thermally sterilized diclofenac.
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RYS. 1. Analizowane parametry asymetrii (A,, A,,
B,, B,) widm EPR diklofenaku sterylizowanego
termicznie.

FIG. 1. Analyzed asymmetry parameters (A, A,, B;,
B,) for EPR spectra of thermally sterilized diclofenac.

LULH

RYS. 2. Zaleznos¢ parametrow A,/A, (a), B,/B, (b)
linii EPR od mocy mikrofalowej M/M, dla badanej
probki diklofenaku sterylizowanej termicznie.
FIG. 2. Dependence of EPR lines A,/A, (a), B,/B,
(c) parameters on microwave power M/M, for
thermally sterilized diclofenac.

Na RYSUNKU 1 a i b przedstawiono zaleznosc
parametrow A./A, i B,/B,, od mocy mikrofalowej wy-
razonej w jednostkach wzglednych (M/M,,).

Widac wyraznie, ze parametry te zalezg w znacz-
nym stopniu od mocy mikrofalowej. Wszystkie zbada-
ne parametry malejg ze wzrostem mocy mikrofalowej.
Zmiana parametrow asymetrii ksztaftu linii EPR wska-
zuje na wystepowanie wiecej niz jednej grupy wolnych
rodnikbw w sterylizowanym termicznie diklofenaku.
Sredni wspétczynnik rozszczepienia spektroskopowe-
go g wynoszgcy 2,0027 $wiadczy, Ze niesparowane
elektrony zlokalizowane sg na atomach tlenu.

Zarejestrowano rowniez wptyw mocy mikrofalowej
na podstawowe parametry linii EPR termicznie stery-
lizowanego diklofenaku. Amplituda linii EPR ro$nie
ze wzrostem mocy mikrofalowej, osigga warto$c
maksymalng, a nastepnie maleje ze wzrostem mocy
mikrofalowej. Szeroko$c¢ linii EPR diklofenaku ro$nie
ze wzrostem mocy mikrofalowej. Zaleznosci te sg
charakterystyczne dla wolnych rodnikéw rozmieszczo-
nych jednorodnie w prébce. Oznacza to, ze wykonany
proces sterylizacji termicznej powoduje generowanie
wolnych rodnikow w catej objetoSci probki.

Otrzymane wyniki badan spektroskopowych z
wykorzystaniem metody elektronowego rezonansu
paramagnetycznego wskazujg na silne oddziatywania
magnetyczne spin-spin w sterylizowanym diklofenaku.
Oddziatywania te poszerzajg linie EPR (AB,,=0,80mT)
i sg charakterystyczne dla wolnych rodnikéw potozo-
nych blisko siebie w strukturze molekularnej leku.

Przeprowadzone analizy pozwalajg wyciggngc¢
nastepujgce wnioski: sterylizacja termiczna diklofe-
naku w temperaturze 180°C powoduje powstawanie
wolnych rodnikéw w leku. Wolne rodniki nie wystepujg
w diklofenaku nie poddanym sterylizacji. Zmian asy-
metrii linii EPR wraz ze wzrostem mocy mikrofalowej
Jest charakterystyczna dla ztozonego uktadu wolnych
rodnikéw w probce. Wolne rodniki w sterylizowanym
termicznie diklofenaku sg rozmieszczone jednorodnie,
na co wskazuje charakter zmian parametrow linii EPR
wraz ze wzrostem mocy mikrofalowej. Wolne rodniki
w sterylizowanym termicznie diklofenaku sg rozmiesz-
czone blisko siebie, na co wskazuje poszerzenie
dipolowe linii EPR. W diklofenaku sterylizowanym
termicznie zachodzg wolne procesy relaksacji spin-
sie¢. Spektroskopia EPR jest metodg przydatng do
oceny wtasciwosci wolnordnikowych sterylizowanego
termicznie diklofenaku.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-82, (2008), 57-58]

Mean g-factor with 2.0027 value indicates that un-
paired electrons are located on oxygen atoms.

Influence of microwave power on basis EPR param-
eters for thermally sterilized diclofenac was recorded.
Amplitude rises with microwave power increase,
reaches maximum value and than decreases with
microwave power increase. This kind of relationship
indicates that free radicals are homogenously spread
in whole sample. It means that thermal sterilization
processes generate free radicals in whole volume of
the sample.

Received spectroscopic results obtained by elec-
tron paramagnetic spectroscopy application indicates
on strong spin-spin magnetic interactions in sterilized
diclofenac. This interactions causing broadening EPR
lines (AB,,= 0,80 mT) are characteristic for close locat-
ed free radicals in molecular structure of the drug.

The results of the conducted studies allow the
statement that: thermal sterilization at 180°C produce
free radicals in diclofenac. Free radicals do not exist in
non-sterilized diclofenac. Changes of line asymmetry
are characteristic for complex free radicals system in
the sample. Changes of EPR line parameters indicate
on homogenous spread of free radicals in thermally
sterilized diclofenac. Broadening EPR lines inform
that free radicals are close located to each other.
Slowly spin-lattice relaxation processes proceed in
thermally sterilized diclofenac. EPR spectroscopy is
useful technique to evaluation free radicals properties
in thermally sterilized diclofenac.

[Engineering of Biomaterials, 81-82, (2008), 57-58]
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Przeprowadzono badania wolnych rodnikow wy-
stepujgcych w polimerach melaninowych stosowanych
w kosmetologii i medycynie estetycznej [1-2]. Wolne
rodniki posiadajg niesparowane elektrony, ktore
powodujg ich wysokg aktywnos$¢ biochemiczng. Pa-
ramagnetyczne melaniny [3-9] mogg odpowiadac za
reakcje wolnorodnikowe zachodzgce w komdrkach
skory oddziatujgcych z kosmetykiem. Reakcjom wol-
norodnikowym mogg towarzyszy¢ efekty toksyczne w
tkankach. Wiedza o wtasciwo$ciach wolnych rodnikéw
w melaninach jest wiec bardzo wazna z medycznego
punktu widzenia. Celem niniejszej pracy jest okre-
Slenie koncentracji i wtasciwosci wolnych rodnikéw
w polimerach melaninowych oraz ich oddziatywan z
innymi skfadnikami kosmetyku.

Jako technike eksperymentalng zastosowano
spektroskopie elektronowego rezonansu paramagne-
tycznego (EPR) na pasmo X (9.3GHz) (RYS. 1).

RYS. 1. Spektrometr elektronowego rezonansu
paramagnetycznego (EPR) na pasmo X.

FIG. 1. An X-band electron paramagnetic resonan-
ce spectrometer.

Dla badanych préobek wyznaczono koncentracje
wolnych rodnikéw, wspofczynnik rozszczepienia spek-
troskopowego g, amplitude, intensywno$c integralng
oraz szeroko$c¢ linii EPR.

Jako wzorzec koncentracji zastosowano ultrama-
ryne i krysztat rubinu (RYS. 2).
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Free radicals existing in melanin polymers used in
cosmetology and esthetical medicine were examined
[1-2]. Free radicals contain unpaired electrons, which
causes their high biochemical activity.

Paramagnetic melanin [3-9] may be responsible
for free radical reactions in skin cells interacting with
the cosmetic. Free radical reactions may be accom-
panied by toxic effects in tissues. Knowledge about
free radical properties in melanins is very important
from medical point of view. The aim of this works is to
determine concentration and properties of free radicals
in melanin polymers and their interactions with others
components of cosmetic.

Electron paramagnetic resonance spectroscopy
(EPR) at X-band (9.3GHz) was applied as the experi-
mental technique (FIG. 1).

For the analysed samples free radical concentra-
tion, g factor, amplitude, integral intensity and linewidth
od EPR spectra were determined.

Ultramarine and a ruby crystal were used as the
references for free radical concentration (FIG. 2).

RYS.2. Paramagnetyczna ultramaryna i krysztat
rubinu.
FIG. 2. Paramagnetic ultramarine and a ruby
crystal.

EPR spectra of melanin samples were measured at
the wide range of microwave power of 0.7-70mW. EPR
spectra of melanin were the broad asymmetric lines.

59

<

(7
and
;LIJ
“ =
==
o

®© 0 0000000000000 0000006000000000000000000 000  =umm

Ll



60

BI® MATERIALS

Widma EPR melanin rejestrowano w szerokim
zakresie mocy mikrofalowych wynoszgcym 0.7-70W.
Widma EPR melanin sg szerokimi asymetrycznymi
liniami. Przyktadowe widmo EPR modelowej eume-
laniny — DOPA-melaniny pokazano na RYS. 3.

Badania metodg EPR wykazafty, ze w polimerach
melaninowych wystepujg gtownie o-semichinonowe
wolne rodniki o niesparowanym elektronie zlokali-
zowanym na atomie tlenu. Otrzymano charaktery-
styczne dla tego rodzaju wolnych rodnikéw wartoSci
wspofczynnika rozszczepienia spektroskopowego
z zakresu 2.0045-2.0050. Silne sygnaty EPR reje-
strowano zaréwno dla melaniny syntetycznej jak i
naturalnej. Wysoka koncentracja wolnych rodnikow
w analizowanych polimerach jest rzedu 1078-10"°
spin/g. Nasycenie mikrofalowe widm EPR wskazuje na
Jjednorodne rozmieszczenie wolnych rodnikow w poli-
merach melaninowych. Wolne rodniki w melaninach
sg potozone blisko siebie, co powoduje poszerzenie
ich linii EPR. Wykazano, ze wolne rodniki melanin
oddziatujg ze innymi sktadnikami kosmetykéw. Dowo-
dem wskazujgcym na w/w oddziatywania jest zmiana
parametrow widm EPR melaniny w zaleznosci od
Srodowiska fizykochemicznego, w ktérym polimery

te wystepuja.

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 59-60]
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Exemplary spectrum of model eumelanin — DOPA-
melanin is presented in FIGURE 3.
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RYS. 3. Widmo EPR DOPA-melaniny. B — indukcja
pola magnetycznego.

FIG. 3. EPR spectrum of DOPA-melanin. B — in-
duction of magnetic field.

EPR studies point out that o-semiquinone free
radicals with unpaired electrons localized on oxygen
atoms mainly exist in melanin polymers. g-Values
characteristics for this type of free radicals in the
range 2.0045-2.0050 were obtained. Strong EPR
signals were recorded for both synthetic and natural
melanin. High free radical concentration in the ana-
lyzed polymers is about 107%-10"° spin/g. Microwave
saturation of EPR spectra indicates homogeneous
distribution of free radicals in melanin polymers. Free
radicals in melanins are nearly located, what causes
broadening of their EPR lines. It was pointed out that
melanin free radicals interact with others components
of cosmetics. The interactions are stated by changes
of parameters of melanin EPR spectra relative to their
physicochemical environment.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 59-60]
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Zbadano uktad wolnych rodnikéw powstajgcych
w prednizolonie podczas sterylizacji termicznej z za-
stosowaniem spektroskopii elektronowego rezonansu
paramagnetycznego (EPR) na pasmo X (9.3GHz).
Celem pracy jest okres$lenie wfasciwosci i koncen-
tracji wolnych rodnikéw generowanych termicznie w

prednizolonie.

Prednizolon jest glikokortykosteroidem o wtasci-
wosciach przeciwzapalnych, przeciwalergicznych i
immunosupresyjnych. Stanowi pochodng kortyzonu z
grupy kortykosteroidéw o niskiej aktywnosci mineralo-
kortykoidowej. Prednizolon hamuje zapalenie i obrzek
tkanki, dlatego jest uzywany do leczenia zapalen o
Sszerokim zakresie chorob autoimmunologicznych
takich jak astma, zapalenie btony naczyniowej oka,
zapalenie stawdw, wrzodziejgce zapalenie jelita
grubego, choroba Lesniewskiego-Crohn’a, stward-
nienie rozsiane, toczen rumieniowaty uktadowy. Jest
réwniez uzywany jako lek immunosupresyjny przy
przeszczepie organdw oraz w niektérych przypadkach
niedoboru adrenaliny- choroba Addisona. Prednizolon
Jest lekiem steroidowy przygotowywanym rowniez w
postaci sterylnych kropli do oczu, uzywanych w celu
redukcji obrzeku, zaczerwienienia, Swigdu i reakcji
alergicznych oczu [1-3]. Strukture chemiczng predni-

zolonu przedstawiono na RYSUNKU 1.
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RYS. 1. Struktura chemiczna prednizolonu [4].
FIG. 1. Chemical structure of prednisolone [4].

Sterylizacje prowadzono w suchym powietrzu w
temperaturze 180°C zgodnie. Lek ogrzewano przez

30 minut.

Widma EPR rejestrowano za pomocg spektrometru
EPR Firmy RADIOPAN (Poznan) przy modulacji pola
magnetycznego wynoszgcej 100kHz. Wyznaczono

Free radicals formed in prednisolone during thermal
sterilization were studied by the use of electron para-
magnetic resonance (EPR) spectroscopy at X-band
(9.3GHz). The aim of this work was to determine
properties and concentration of free radicals thermally
created in prednisolone.

Prednisolone is glicocorticoids exert anti-inflam-
matory, anti-allergic and immunosuppressive. It's a
corticosteroid drug with predominantly glucocorticoid
and low mineralocorticoid activity. Prednisolone inhibit
the inflammatory and the edema of the tissue , so its
making useful for the treatment of a wide range of
inflammatory and auto-immune conditions such as
asthma, uveitis, rheumatoid arthritis, ulcerative colitis
and Crohn’s disease, multiple sclerosis, and Systemic
Lupus Erythematosus. It can also be used as an immu-
nosuppressive drug for organ transplants and in cases
of adrenal insufficiency (Addison’s). Prednisolone is
steroid drug prepared also as a sterile ophthalmic
suspension, used to reduce swelling, redness, itching,
and allergic reactions affecting the eye [1-3]. Chemical
structure of prednisolone is show in FIGURE 1.

Sterilization was performer in dry air at temperature
of 180°C .The drug was heated during 30 minutes.

EPR spectra were recorded by the EPR spectro-
meter of RADIOPAN Firm (Poznan) with modulation
of magnetic field of 100kHz. Concentration of para-
magnetic centers and its dependence on storage time
of the sample were determined. Amplitude, integral
intensity and linewidth of EPR lines were determined.
Influence of microwave power on lineshape and para-
meters of EPR spectra were examined.

EPR lines were not observed for non-sterilized
prednisolone. Stabile free radicals do not exist in
prednisolone which was not operated at high tempe-
rature. Free radicals in the analyzed drug are formed
as the result of thermal treatment via the rupturing of
chemical bonds. For thermally sterilized prednisolone
EPR spectra were measured. The EPR spectra are
characterized by high asymmetry, what indicates that
complex free radical system exist in the studied drug
(FIG. 2). Broad EPR lines were recorded what indica-
tes on strong dipole interactions in analyzed sample.
These interactions are characteristic for close located
free radicals in thermally sterilized prednisolone.

Lineshape of the EPR lines strongly depend on mi-
crowave power. Amplitude rises with microwave power
increase, reaches maximum value and than decreases
(FIG. 3). Only slightly influence of microwave power
on EPR linewidth was observed (FIG. 4). It points that
free radicals are homogenously spread in the sample
— sterilizing factor acts in whole sample volume. Free
radicals in prednisolone are stable and amplitude
of their EPR lines decrease slowly with increasing
time of storage of the sample. Slowly decrease free
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koncentracje wolnych rodnikéw oraz jej zaleznos¢
od czasu przechowywania probki. Wyznaczono am-
plitude, intensywno$c integralng i szeroko$¢ linii EPR.
Analizowano wptyw mocy mikrofalowej na ksztatt i
parametry widm EPR.

Dla prednizolonu nie poddanego sterylizacji nie
rejestrowano linii EPR. W prednizolonie nie poddanym
dziataniu wysokiej temperatury nie wystepujg wiec
trwate centra paramagnetyczne. Wolne rodniki w ana-
lizowanym leku powstajg w wyniku obrobki termicznej
poprzez zrywanie wigzan chemicznych. Dla prednizo-
lonu sterylizowanego termicznie rejestrowano widma
EPR. Widma EPR charakteryzuje wysoka asymetria
(RYS. 2), co wskazuje na ztozony uktad wolnych
rodnikobw w substancji leczniczej. Zarejestrowane
widmo stanowi szerokg linie EPR, co wskazuje na
silne oddziatywania dipolowe w analizowanej prébce.
Swiadczy to o niewielkich odlegtosciach pomiedzy
wolnymi rodnikami w termicznie sterylizowanym
prednizolonie.

Ksztaft linii EPR prednizolonu silnie zalezy od
mocy mikrofalowej. Amplituda linii ro$nie wraz z mocg
mikrofalowg, osigga warto$¢ maksymalng po czym jaj
warto$¢ maleje (RYS. 3). Szeroko$¢ linii nieznacznie
zmienia sie wraz ze wzrostem mocy mikrofalowej
(RYS. 4). Swiadczy to réwnomiernym rozmieszczeniu
wolnych rodnikow w probce — czynnik sterylizujgcy
Jjednorodnie objat catg objetoSc probki. Wolne rodniki
w prednizolonie sg stabilne, amplituda linii EPR wolno
maleje z czasem przechowywania probki. Niewielki
spadek koncentracji wolnych rodnikéw wraz z cza-
sem przechowywania probki moze by¢ zwigzany z
oddziatywaniami z paramagnetycznym tlenem atmo-
sferycznym oraz wzajemnej rekombinacjom blisko
siebie potozonych termicznie wzbudzonych wolnych
rodnikow.

326 mT
327 mT

RYS. 2. Widmo EPR termicznie sterylizowanego
prednizolonu rejestrowane przy ttumieniu 15dB.
FIG. 2. EPR spectra of thermally sterilized pred-
nisolone recorded with 15dB microwave power
attenuation.
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RYS. 3. Wptyw mocy mikrofalowej na amplitude A
linii termicznie sterylizowanego prednizolonu.
FIG. 3. Influence of microwave power on EPR line
amplitude in thermally sterilized prednisolone.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 61-62]
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RYS. 4. Wplyw mocy mikrofalowej na szerokos¢
AB,, termicznie sterylizowanego Prednizolon.

FIG. 4. Influence of microwave power on EPR line-
widths AB,, in thermally sterilized prednisolone.

radical concentration with time increasing during
sample storage is probably related with atmospheric
paramagnetic oxygen interactions and close situated
thermal generated free radicals recombination.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008),61-62]

PiSmiennictwo References
[1] Podlewski J.K., Chwalibogowska-Podlewska A., Leki wspdiczes-
nej terapii, Split Tranding, Warszawa, 2008.

[2] PHARMINDEX Kompendium Lekéw, CMP Medica United
Businness Media, 2008.

[3] Ostanek. L., Bobrowska- Snarska D., Brzosko M., The safety of
phamacotherapy of rheumatic diseses in gestation and lactation,
Reumatologia 2006, 44, 6: 324-329.

[4] Zejc A., Gorczyca M., Chemia lekéw, PZWL, Warszawa 2002.



OCENA KONCENTRACJI,
TRWALOSCI | TYPU WOLNYCH
RODNIKOW POWSTAJACYCH

W TRAMADOLU POD WPLYWEM
WYSOKIEJ TEMPERATURY

BARBARA PiLawA, StawomiR WiLczyNski, PAWEL Ramos,
ANNA Tomasik

Siaski UNIWERSYTET MEDYCZNY W KATOWICACH,

" KATEDRA | ZAKLAD BIOFARMACUI, UL. NARCYZOW 1,
41-200 SosNowiec, PoLska

2 KATEDRA | ZAKLAD BioFizyki, uL. JEDNOSCI 8,
41-200 SosNowiec, PoLska

EVALUATION OF CONCENTRA-
TION, STABILITY AND TYPES OF
FREE RADICALS GENERATED IN
TRAMADOLE EXPOSED TO HIGH
TEMPERATURE

BARBARA PiLAwA, StawomiR WiLczyNski, PAWEL Ramos,
ANNA TomAsik

MEebicaL UNIVERSITY OF SILESIA IN KATOWICE,

' DEPARTMENT OF BIOPHARMACY,

1 Narcyzow STR., 41-200 SosNowiEc, PoLAND
2 DEPARTMENT OF BIoOPHYSICS,

8 JEDNOSCI STR., 41-200 SosNnowiEc, PoLAND

Wptyw wysokiej temperatury na substancje biolo-
gicznie czynne jest szczegdlnie istotny w kontekScie
termicznej sterylizacji lekow. Wysoka temperatura,
zabojcza dla mikroorganizméw, moze powodowac
zrywanie sie wigzan chemicznych a co za tym idzie
powstawanie produktow rozpadu. Wsréd produk-
tow rozpadu powstajgcych pod wptywem dziatania
wysokiej temperatury w substancjach leczniczych
szczegoblne miejsce zajmujg wolne rodniki. Ich wy-
Jatkowa pozycja wynika z faktu, iz nawet niewielkie
koncentracje wolnych rodnikbw mogg powodowac
niebezpieczne nastepstwa podczas farmakoterapii
zanieczyszczonymi substancjamileczniczymi. Wazny
jest fakt, ze wolne rodniki mogg negatywnie wptywac
na pacjenta nawet w bardzo niewielkich stezeniach.
Dotyczy to zwtaszcza lekow podawanych parenteral-
nie, miedzy innymi tramadolu.

Tramadol jest syntetycznym lekiem przeciwbdlo-
wym o opioidowym i nieopioidowym mechanizmie
dziataniu [1-2].

Metodg, ktéra pozwala na iloSciowe oraz jako$-
ciowe pomiary wolnych rodnikbw w termicznie stery-
lizowanych lekach jest spektroskopia elektronowego
rezonansu paramagnetycznego EPR. Sterylizacje
termiczng tramadolu wykonano w suszarce z wymu-
szonym obiegiem powietrza w temperaturze 180°C.
Czas sterylizacji wynosit 30 minut. Probki miaty postac
sproszkowang. Pomiary EPR wykonano za pomocg
spektrometru elektronowego rezonansu paramagne-
tycznego na pasmo X (9.3GHz) produkcji RADIOPAN
- Poznan. Zastosowano modulacje pola magnetyczne-
go wynoszgcg 100kHz. Czestotliwos$¢ promieniowania
mikrofalowego rejestrowano miernikiem MCM 101
produkcji RADIOPAN - Poznarn.

Widma EPR rejestrowano w postaci pierwszej
pochodnej absorpcji przy wysokim ttumieniu 15dB,
aby unikng¢ nasycenia mikrofalowego linii. Catkowita
moc mikrofalowa wytwarzana przez klistron wynosita
okoto 2.2mW. Wyznaczono nastepujgce parame-
try widm EPR: amplitude linii, szerokoSc¢ linii oraz
wspoifczynnik rozszczepienia spektroskopowego g.
Okreslono rowniez koncentracje wolnych rodnikéw
oraz ich stabilnos¢. Wzorcem zewnetrznym stuzg-
cym wyznaczeniu koncentracji wolnych rodnikow w
termicznie sterylizowanym tramadolu byta ultrama-
ryna. Natomiast wzorcem pomocniczym na trwale
umieszczonym we wnece rezonansowej byt krysztat
rubinu. Okre$lono takze wptyw mocy mikrofalowej
na podstawowe parametry widm EPE — amplitude i
szeroko$¢ linii EPR.

Influence of high temperature on biologic active
substances is particularly important in context of
thermally sterilized drugs. High temperature, lethal
for microorganisms, can cause cleavage of chemical
bonds and consequent degradation products forming.
Among degradation products formed under the influ-
ence of high temperature, free radicals are particularly
important. Its special status result from fact that even
very few free radicals concentrations can cause dan-
gerous sequences during contaminated substances
pharmacotherapy. It is important that free radicals
even in very few concentrations can have negative
influence on patients. It concerns especially parente-
rally administrated drugs, inter alia tramadole.

Tramadole is a synthetic drug that acts analgesic
with opioid and non-opioid effect [1,2].

EPR spectroscopy brings information about types
and amount of free radicals in thermally sterilized
drugs. Thermal sterilization of tramadole was per-
formed in hot air oven with air circulating at 180°C.
Sterilization was performed during 30 minutes. Powde-
red samples were analyzed. Measurements of EPR
spectra were done by the use of EPR spectrometer
produced by RADIOPAN Firm (Poznan). Modulation
of magnetic field of 100kHz was applied. Microwave
frequency was evaluated using MCM 101 frequency
recorder produced by RADIOPAN - Poznan. The
first-derivative EPR spectra were recorded with high
microwave power attenuation 15dB to avoid the mic-
rowave saturation. Total microwave power produced
by klystron was about 2.2mW. The following EPR
parameters were determined: amplitude, linewidth
and g-factor. Free radicals concentration and stability
were also evaluated. Ultramarine was used as refe-
rence of paramagnetic centers concentration. A ruby
crystal, permanently placed in resonance cavity, was
the second reference. Influence of microwave power
on basic EPR parameters: amplitude and linewidth of
EPR lines were tested.

For not heated tramadole EPR spectra were not
observed. It indicates absence of stabile paramagnetic
centers in initial substance. EPR spectra of the studied
drug sterilized at 180°C have asymmetric, broad lines
what indicates strong spin-spin magnetic interactions
in thermally sterilized tramadole. These interactions
causing broadening EPR lines and are characteristic
for close located free radicals in molecular structure
of the drug.
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Dla tramadolu nie poddanego obrobce termicznej,
nie obserwowano widm EPR. Oznacza to, ze w bada-
nej substancji leczniczej nie wystepujg trwate centra
paramagnetyczne.

Widma EPR badanego leku sterylizowanego w
temperaturze 180°C stanowig asymetryczne szerokie
linie (RYS. 1), co wskazuje na silne oddziatywania
magnetyczne spin-spin w sterylizowanym termicznie
tramadolu. Oddziatywania te poszerzajg linie EPR i sg
charakterystyczne dla wolnych rodnikéw potozonych
blisko siebie w strukturze molekularnej leku.
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RYS. 1. Widmo EPR tramadolu rejestrowane przy
ttumieniu 15 dB w dniu sterylizacji termicznej w
temperaturze 180°C. B — indukcja pola magne-
tycznego.

FIG. 1. EPR spectrum of tramadole recorded at
15dB microwave power attenuation in the day of
sterilization at 180°C temperature. B — magnetic
field induction.

Zarejestrowano wptyw mocy mikrofalowej na ampli-
tude i szerokosc¢ linii EPR. Taki charakter zmian (RYS.
2) wskazuje, ze wolne rodniki w termicznie sterylizo-
wanym tramadolu sg rozmieszczone jednorodnie w
cafej objetosci probki. Zaobserwowano wptyw czasu
przechowywania na koncentracje wolnych wodnikow
(proporcjonalng do wartosci amplitudy linii EPR) w
termicznie sterylizowanym tramadolu (RYS. 3). llos¢
wolnych rodnikdw maleje w kolejnych dniach pomia-
rowych. Zjawisko to moze byc¢ zwigzane z procesami
rekombinacji pomiedzy blisko siebie potozonymi wol-
nymi rodnikami oraz interakcji z paramagnetycznym
tlenem atmosferycznym.

Nie zaobserwowano wptywu czasu przechowywa-
nia na szerokos¢ linii EPR tramadolu.

Wyznaczono wspotczynnik rozszczepienie spektro-
skopowego g $wiadczgcy o typie wolnych rodnikéw
znajdujgcych sie w probce. Otrzymany wynik g=0,0027
sugeruje, Ze niesparowane elektrony zlokalizowane sg
na atomach tlenu. Nie zaobserwowano wptywu czasu
przechowywania na Sredni wspofczynnik rozszczepie-
nia spektroskopowego g.

Wszystkie przedstawione dane wskazujg, ze wy-
soka temperatura (180°C) powoduje generowanie sie
duzej iloSci wolnych rodnikéw. Asymetryczne, ztozone
linie EPR wskazujg na istnienie kilku typow wolnych
rodnikow w tramadolu poddanemu obrdbce termicz-
nej. Poszerzenie dipolowe linii EPR sugerujg niewiel-
kie odlegtosci pomiedzy wolnymi rodnikami. Nasyce-
nie mikrofalowe widm EPR wskazuje na jednorodne
rozmieszczenie wolnych rodnikow w sterylizowanym
termicznie tramadolu. Wraz z czasem przechowywa-
nia koncentracja wolnych rodnikow maleje.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 63-64]
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RYS. 2. Wptyw mocy mikrofalowej na amplitude A
linii EPR sterylizowanego tramadolu.

FIG. 2. Influence of microwave power on amplitude
A in sterilized tramadole.
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RYS. 3. Wplyw czasu przechowywania na koncen-
tracje wolnych rodnikéw w termicznie sterylizo-
wanym tramadolu.

FIG. 3. Influence of storage time on free radicals
concentration in thermally sterilized tramadole.

Influence of microwave power on EPR line ampli-
tude was observed. This kind of relationship indicates
that free radicals in thermally sterilized tramadole are
homogenously located in whole sample volume. Influ-
ence of sample storage on free radicals concentration
(proportionally to amplitude value) was observed.
This phenomenon can be related with recombination
processes between close located to each other free
radicals and interactions with paramagnetic oxygen
molecules.

Influence of time of storage on EPR linewidths was
not observed. g—factor, free radical type determining,
was evaluate. Determined result g=2.0027, suggest
that unpaired electrons are located on oxygen atoms.
Influence of time of storage on average g — factor
value was not observed. All presented data point that
high temperature (180°C) cause big amount of free
radicals creating. Asymmetric, complex EPR lines
indicate on few types of free radicals existing in tra-
madole expose to high temperature. Dipole boarded
EPR lines suggest little distance between free radicals.
Microwave saturation of EPR lines indicates homoge-
neous distribution of free radicals in thermally sterilized
tramadole. Free radicals concentration decrease with
increasing time of storage.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 63-64]
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wystepujgcym w organizmach roslinnych i zwierze-
cych. U cztowieka wystepuje w skorze, wtosach,
oczach, uchu wewnetrznym, osrodkowym uktadzie
nerwowym [1,2]. W organizmach zywych wystepuje
gfoéwnie wybrana do badar eumelanina (RYS. 1). Jest
to grupa melanin o zabarwieniu brgzowo-czarnym
[1,2]. Kolejng grupe stanowig feomelaniny o barwie
czerwono-brgzoweyj, ktére zawierajg siarke oraz allo-

Melanin is a pigment in the plants or animals.
In humans, melanin biopolymer is found in skin, hair,
the iris, inner ear and nervous system [1,2].

The most common form of biological melanin
is eumelanin (FIG. 1). It is a brown-black polymer.
Another common form of melanin is pheomelanin. It
is a red-brown polymer [1,2].

Melanin can bind medical drugs and metal

melaniny [1,2 ].

Melanina to biopolimer wykazujgcy T
wysokie powinowactwo do jonow me- 0
tali oraz substancji leczniczych [1-4]. =
Dtugotrwata ekspozycja lub wysoko-
dawkowa terapia substancjamileczni- | A

czymi moze prowadzi¢ do nadmiernej
kumulacji tych substancji w melaninie,
a w konsekwencji do degradacji upig-
mentowanych tkanek [3,4].

Celem niniejszej pracy jest okre-
Slenie wptywu stezenia leku na
koncentracje i wtasciwoSci centrow
paramagnetycznych wystepujgcych
w kompleksach DOPA-melaniny
— eumelaniny z przykfadowym anty-
biotykiem - netilmicyng.

ions [1-4]. Interactions of high doses of drugs
with melanins may be responsible for many
toxic effects in pigmented tissues, e.g. toxic

(T DOH) retinopathy, hyperpigmentation of the skin,

hair bleaching and some ocular and inner
ear lesions [3,4].

The aim of this work was to determine influ-
ence of drug concentration on the amount and
properties of paramagnetic centres existing
in complexes of DOPA-melanin — eumelanin
with exemplary antibiotic — netilmicin.

EPR spectra of DOPA-melanin-netilmicin
complexes were measured by the use of
an X-band (9.3GHz) electron paramagnetic
resonance spectrometer at room tempera-
ture in the wide range of microwave power

Widma EPR kompleksow DOPA-
melanina-netilmicyna mierzono z wy-
korzystaniem spektrometru elektrono-
wego rezonansu paramagnetycznego
na pasmo X (9.3GHz) w temperaturze
pokojowe w szerokim zakresie mocy
mikrofalowej wynoszgcym 0.7-70mW. Zastosowano
nastepujgce stezenia netimicyny w analizownaych
kompleksach: 1x10*M, 5x10“ M, 1x10° M, 5x10° M
oraz 1x102 M. Wyznaczono koncentracje centrow
paramagnetycznych, wspotczynnik rozszczepienia
spektroskopowego g, amplitude i szeroko$c¢ linii EPR.
Zbadano wptyw mocy mikrofalowej na nasycenie mi-
krofalowe widm EPR komplekséw melaninowych.

Wszystkie badane kompleksy melaninowe cha-
rakteryzuje wysoka koncentracja centrow paramag-
netycznych z zakresu 1.6-2.2x10"°spin/g. Koncen-
tracja centrow paramagnetycznych w kompleksach
DOPA-melanina-netilmicyna zalezy od stezenia leku.
Najmniejsza warto$¢ koncentracji centrow paramag-
netycznych otrzymano w przypadku kompleksow o
stezeniu netilmicyny 5x10* M.

RYS. 1. Struktura chemiczna
eumelaniny [2].

FIG. 1. Chemical structure of
eumelanin [2].

(0.7-70mW). The following concentrations of
netilmicin in the analyzed complexes were
applied: 1x10-*M, 5x10*M, 1x10°M, 5x10°?
M and 1x10%? M. Paramagnetic centres con-
centration, g-factor, amplitude and linewidth
of EPR spectra were evaluated. We deter-
mined the effect of continuous microwave saturation
on melanins EPR spectra.

All the studied melanins complexes character-
ized high paramagnetic centres concentrations 1.6-
2.2x10"spin/g. The concentrations of paramagnetic
centres in DOPA-melanin-netilmicin complexes de-
pend on drug concentration. The lowest paramagnetic
centres concentration was obtained for complexes
with netilmicin concentration of 5x10-*M.

The measured EPR spectra were broad assymetri-
cal lines with linewidths in the range 0.45-0.48mT.
g-Factor of 2.0043 characteristic for o-semiquinone
free radicals was obtained for the samples.

Changes of amplitude and linewidths of EPR
lines of DOPA-melanin and the exemplary DOPA-
melanin-netilmicin complex with increasing of
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RYS. 2. Wptyw mocy mikrofalowej na amplitude
(A) linii EPR DOPA-melaniny oraz jej kompleksu
z netilmicyna. Stezenie czynnika kompleksujacego
wynosito 1x10-2M. M, — catkowita moc mikrofalowa
wytwarzana przez klistron. M — moc mikrofalowa
stosowana podczas pomiaru widma EPR.

FIG. 2. Influence of microwave power on am-
plitudes (A) of free radicals EPR spectra of
DOPA-melanin and DOPA-melanin complex with
netilmicin. Concentration of complexing agent
was 1x102M. M, — total microwave power produ-
ced by klystron. M — microwave power used during
the measurement.

Rejestrowane widma EPR stanowity szerokie asy-
metryczne linie o warto$ciach szeroko$ci sygnatu z za-
kresu 0.45-0.48mT. Dla wszystkich probek otrzymano
warto$¢ wspotczynnika g=2.0043 charakterystyczng
dla o-semichinonowych wolnych rodnikoéw.

Zmiany amplitudy i szerokosci linii EPR wraz ze
wzrostem mocy mikrofalowej dla DOPA-melaniny
oraz przyktadowego kompleksu DOPA-melanina-ne-
tiimicyna pokazano odpowiednio na RYSUNKACH
2 i 3. Stwierdzono spadek amplitudy dla wyzszych
mocy mikrofalowych (RYS. 2). Szeroko$c¢ linii EPR
rosnie wraz ze wzrostem mocy mikrofalowej (RYS. 3).
Korelacje przedstawione na RYSUNKACH 2 | 3
wskazujg na jednorodne poszerzenie linii EPR [4-6].
Podobne korelacje otrzymano dla wszystkich bada-
nych kompleksow.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 65-66]
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RYS. 3. Wplyw mocy mikrofalowej na szerokos¢
(AB,,) linii EPR DOPA-melaniny oraz jej kompleksu
z netilmicyna. Stezenie czynnika kompleksujacego
wynosito 1x102M. M, — catkowita moc mikrofalowa
wytwarzana przez klistron. M — moc mikrofalowa
stosowana podczas pomiaru widma EPR.

FIG. 3. Influence of microwave power on line-
widths (AB,,) of free radicals EPR spectra of
DOPA-melanin and DOPA-melanin complex with
netilmicin. Concentration of complexing agent
was 1x102M. M, - total microwave power produ-
ced by klystron. M — microwave power used during
the measurement.

microwave power are compared in FIGURES 2
and 3, respectively. Decrease of amplitudes for the
higher microwave powers were observed (FIG. 2).
Linewidths increase with increasing of microwave
power (FIG. 3). Correlations presented in FIGURES
2 and 3 indicate that the EPR spectra are homo-
geneously broadened [4-6]. Similar correlations
were obtained for all the examined complexes.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 65-66]
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Przeprowadzono badania mode- | "=t H N
lowej eumelaniny — DOPA-malaniny o
oraz jej kompleksoéw z netilmicyng i 7 0
jJjonami Cu(ll) z zastosowaniem spek-
troskopii elektronowego rezonansu WH.  HO

paramagnetycznego (EPR). Eume-
lanina jest paramagnetycznym bio-
polimerem najczesciej wystepujgcym
w organizmie ludzkim, u zwierzgt i w
Swiecie roslinnym [1,2]. Znajomo$c
oddziatywan magnetycznych w po-

H
H—CH,CH,

Electron paramagnetic resonance (EPR)
spectroscopic studies of model eumelanin
— DOPA-melanin and its complexes with netilmi-
cin and Cu(ll) ions were performed. Eumelanin
is the paramagnetic biopolymer which exist in
living organisms, tissues and plants [1-2]. Kno-
wledge about magnetic interactions in melanin
polymer is important to develop of biomaterials
engineering. Paramagnetic centers of melanin
may be responsible for toxic effects in tissues
and for free radical reactions with implants [1].

limerach melaninowych jest istotna
dla rozwoju inzynierii biomateriatow.
Centra paramagnetyczne melanin
mogg powodowac efekty toksyczne
w tkankach oraz reakcje wolnorodni-
kowe z implantami [1].

netilmicin [3].
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RYS. 2. Wptyw mocy mikrofalowej na amplitude
(A) linii EPR DOPA-melaniny. M — moc mikrofalowa
stosowana podczas pomiaru widma EPR.

FIG. 2. Influence of microwave power on ampli-
tudes (A) of free radicals EPR spectra of DOPA-
melanin. M — microwave power used during the
measurement.

Netilmicyna to antybiotyk nalezgcy do grupy aminogli-
kozydow [3]. Jest to potsyntetyczna pochodna sisomicyny
(RYS. 1), stosowana w zakazeniach wywofanych przez
bakterie Gram-ujemne [3]. Z ogdlnie stosowanych antybio-
tykéw aminoglikozydowych netilmicyna uwazZana jest za
najmniej nefrotoksyczng oraz ototoksyczng, a jednoczesnie
o najsilniejszym dziataniu bakteryjnym [3]. Podobnie jak inne
antybiotyki aminoglikozydowe nie wchiania sie z przewodu
pokarmowego, w zwigzku z powyzszym stosowana jest do-

RYS. 1. Struktura chemiczna
netilmicyny [3].
FIG. 1. Chemical structure of

Netilmicin is a member of aminoglycoside
antibiotics. It is a semisynthetic aminoglycoside
analog of sisomicin (FIG. 1) [3]. Netilmicin is
active against a wide variety of aerobic gram-ne-
gative bacteria [3]. These antibiotics is charac-
terized by lowest toxicity of this aminoglycoside

antibiotic and high practical applications [3].
Netilmicin is only given by injection or infusion. It is used

in the treatment of serious infections: sepsis, infections of

the respiratory and urinary tract [3].

A 130K

[DOPA-melanin-netilmicin]-Cu(ll)
o 270K
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RYS. 3. Wptyw mocy mikrofalowej na ampli-
tude (A) linii EPR kompleksu DOPA-melaniny
z netilmicyng i jonami Cu(ll). Stezenie czyn-
nikow kompleksujacych wynosito 1x10- M.
M — moc mikrofalowa stosowana podczas pomia-
ru widma EPR.

FIG. 3. Influence of microwave power on amplitu-
des (A) of free radicals EPR spectra of DOPA-me-
lanin complex with netilmicin and Cu(ll). Concen-
trations of complexing agents were 1x10-3M.

M - microwave power used during the measu-
rement.
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zylnie lub domiesniowo. Wskazaniami do
stosowania netilmicyny sg m.in.: sepsa,
zakazenia drog moczowych, zakazenia
drog oddechowych [3].

Celem niniejszej pracy jest zbadanie
oddziatywan spin-sie¢ w kompleksach
DOPA-melaniny z netilmicyng oraz
jonami Cu(ll). Szybko$¢ oddziatywan
spin-sie¢ zalezy od struktury biopoli-
meru melaninowego [4-7]. Struktura
molekularna oraz wtasciwo$ci paramag-
netyczne biopolimeru melaninowego sg
modyfikowane przez stosowany anty-
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biotyk — netilmicyne i jony metalu [5]. W
analizowanych probkach melaninowych
zachodzg wolne procesy relaksacji spin-
siec, a ich szybkoS¢ maleje ze spadkiem
temperatury (RYS. 2-3). Nasycenie
mikrofalowe linii EPR wykazato, ze
centra paramagnetyczne w melaninie
oraz w testowanych kompleksach
sg rozmieszczone jednorodnie (RYS.
2-4).

[Inzynieria Biomateriatow,
81-84, (2008), 67-68]
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RYS. 4. Wptyw mocy mikrofalowej na
szerokos¢ (AB,,) linii EPR DOPA-mela-
niny oraz jej kompleksu z netilmicyng
i jonami Cu(ll). Stezenie czynnikow
kompleksujacych wynosito 1x10° M. M
— moc mikrofalowa stosowana podczas
pomiaru widma EPR.

FIG. 4. Influence of microwave power
on linewidths (AB,,) of free radicals EPR
spectra of DOPA-melanin and DOPA-me-
lanin complex with netilmicin and Cu(ll).
Concentrations of complexing agents
were 1x10°M. M- microwave power used
during the measurement.

The aim of this work is to ex-
amine spin-lattice interactions in
DOPA-melanin complexes with
netilmicin and Cu(ll) ions. Spin-
lattice relaxation time depends
on chemical structure of melanin
biopolymer [4-7]. Molecular struc-
ture and paramagnetic properties
of melanin biopolymer are modified
by the used antibiotic — netilmicin
and metal ions presented in tis-
sues [5]. It was stated that slow
spin-lattice relaxation processes
exist in melanin samples, and time
of spin-lattice relaxation increase
with decreasing of temperature
(FIG. 2-3). Microwave saturation of
EPR lines indicate that paramag-
netic centers in melanin and in the
tested complexes are homogene-
ously distributed (FIG. 2-4).

[Engineering of Biomaterials,
81-84, (2008), 67-68]
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Application of light and photosensitzers molecules

in medicinal therapy and diagnosis (PDD) is known.
Photodynamic diagnosis is used for a lot of tumors, for
example: basal cell carcinoma, squamous cell carci-
noma, pulmonary carcinoma, malignant neoplasm of
the brain . The main problem of PDD is to chose of the
optimal photosensitizer. Effective photodynamic proc-
esses depend on chemical structure, and chemical
and physical properties of photosensitizers [1-10].

Wykorzystywanie $wiatta wraz z substancjg foto-
uczulajgcg w terapii medycznej jest znane od dawna, a
obecnie rozwijana jest réwniez diagnostyka fotodyna-
miczna (PDD). Diagnostyka fotodynamiczna jest me-
todg nieinwazyjng stosowang w diagnozowaniu wielu
rodzajéw nowotwordw, takich jak: rak podstawnoko-
morkowy, rak kolczystokomdérkowy, rak ptuc, nowotwo-
ry ztosliwe mézgu [1-2]. Podstawg w diagnozowaniu



tkanek patologicznie zmienio-
nych przy zastosowaniu PDD
jest dobranie odpowiedniego
fotouczulacza. Wiasciwosci foto-
uczulajgce, czyli cytotoksyczne
zalezg przede wszystkim od
struktury chemicznej fotouczu-
lacza, jego wtasciwosci fizycz-
nych i chemicznych, zdolnoSci
wnikania i akumulacji w tkance

wykazujgcej zmiany patologicz-
ne [1-6]. Praca niniejsza stanowi
przeglad literaturowy dotyczacy
wia$ciwosci fizykochemicznych
oraz oddziatywan biofizycznych
fotosensybilizatoréw z tkankg w
procesie diagnostycznym.

Najczesciej stosowanymi fo-
touczulaczami w diagnostyce medycznej sg pochodne
porfiryny (RYS. 1) [5]. Wyrézniamy trzy klasy foto-
uczulaczy: hydrofobowe, hydrofilowe i amfifilowe.[7].
W pracy niniejszej przedstawione bedg wifasciwoSci
i oddziatywania biofizyczne pochodnych szeregu
chlorinu (chlorinu €6 [8], (RYS. 2)). Oméwione bedg
oddziatywania i wtasciwosci fotouczulaczy z gru-
py ftalocyjaniny (Pc), naftocyjaniny (Npc) oraz ich
metaliczne pochodne Zn,Al,Ga,Si,Sn (RYS. 3) [9].
Szczegoing uwage zwrécono na wlasciwos$ci kwasu
5-aminolewulinowy (ALA), ktéry jest piecioweglowym
aminokwasem (RYS. 4) [5,10,11].

Podczas diagnostyki fotodynamicznej fotuczulacz
naswietlany promieniowaniem laserowym o odpo-
wiednio dobranej dtugo$ci fali przechodzgc na nizsze
poziomy energetyczne oddaje energie strukturom tka-
nek, co prowadzi do generowania wolnych rodnikéw
oraz wzbudzenia molekut tlenu z paramagnetycznego
stanu podstawowego do singletowego stanu diamag-
netycznego. Wolne rodniki oraz tlen singletowy moga
powodowac efekty toksyczne w tkankach. Efekty te
zalezg od ilosci i rodzajow wytwarzanych wolnych
rodnikéw oraz od koncentracji tlenu singletowego, a
wiec od rodzaju stosowanego fotouczulacza i warun-
kéw procesow fotodynamicznych.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 68-69]
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RYS. 1. Budowa che-
miczna porfiryny [5].
FIG. 1. Chemical struc-
ture of porphyrin [5].

RYS. 3. Budowa che-
miczna metaloftalocy-
janin [9].

FIG. 3. Chemical struc-
ture of metalophthalo-
cyanine [9].

RYS. 2. Budowa che-
miczna chlorinu e6 [8].
FIG. 2. Chemical struc-
ture of chlorine e6 [8].

COO0OH

This work is the re-
view of physicochemi-
cal properties and bio-
] physical interactions of

photosensitizers with
tissues during photo-
dynamic diagnosis.

Derivatives of por-
phyrins (FIG. 1) [5],
chlorine e6 (FIG. 2)
[8], metalophthalocy-
anines compounds
(FIG. 3) [9], and 5—aminolevulinic acid [11], were
discussed.

During photodynamic diagnostic processes the
excited photosensitizer irradiated by laser causes
excitation of oxygen molecules from paramagnetic
ground state to diamagnetic singlet state. These ef-
fects are accompanied by formation of free radicals
and reactive singlet oxygen, which damages cells
structures. Free radicals and singlet oxygen may be
responsible for toxic effects in tissues during PDD.
These interactions depend on amount and types of
free radicals and depend on concentration of singlet
oxygen, so we can say that type of applied fotosensi-
tizer and photodynamic conditions determine negative
reactions during photodynamic diagnosis.

RYS. 4. Budowa chemiczna
kwasu 5-aminolewulinowego
(ALA) [11].

FIG. 4. Chemical structure of
5—aminolevulinic acid [11].

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 68-69]
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Streszczenie

Otrzymano widkna alginianowe zawierajgce w
swojej budowie rozproszony bioaktywny nanododa-
tek hydroksyapatytu. Wtdkna te charakteryzujg sie
wysokimi wtasciwo$ciami sorpcyjnymi oraz wartosScig
wytrzymatosci wtasciwej powyzej 20cN/tex odpo-
wiednig do przerobu na kompozyty przeznaczone do
zastosowan medycznych.

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 70-72]

Wstep

Alginian jest obecnie jednym z najcze$ciej wykorzy-
stywanych w wielu dziedzinach medycyny [1] liniowym
polisacharydem, zbudowanym z reszt kwasu -D-mannu-
ronowedo i a-L-gulrunowego [2]. Polimer ten ze wzgledu
na swoje specyficzne wilasciwosci takie jak, brak tok-
sycznosci, antybakteryjnos¢, unikatowa kompatybilnos¢
tkankowa oraz kontrolowany czas biodegradacji znalazt
takze zastosowanie w inzynierii tkankowej do leczenia
i regeneracji skory, chrzastki, kosci, watroby, jak rowniez
tkanki miesnia sercowego [3-7].

Nowym kierunkiem badan realizowanych w wielu osrod-
kach badawczych w kraju i na $wiecie jest wykorzystanie w
inzynierii tkankowej nanotechnologii. W dostepnej literaturze
przedmiotu przedstawionych jest wiele prac dotyczgcych
otrzymywania nanowtdkien z biopolimeréw przeznaczonych
do otrzymywania 3D-skafoldéw, bgdz réznego rodzaju
membran [8,9]. Alternatywg dla tego rodzaju materiatéw
moze by¢ otrzymywanie klasycznymi metodami przedze-
nia nanokompozytowych widkien stanowigcych substytut
do otrzymywania réznego rodzaju biokompozytoéw. Jak
wynika z badah prowadzonych w Zespole Formowania
Katedry Witdkien Sztucznych Politechniki todzkiej istnieje
mozliwo$c¢ otrzymania metodg z roztworu na mokro bioak-
tywnych witdkien zawierajgcych réznego rodzaju ceramiczne
nanododatki [10-13].

Przedstawiona praca stanowi fragment badan nad
opracowaniem warunkéw wytwarzania widkien z alginia-
nu wapnia zawierajgcych w swojej budowie rozproszony
nanododatkek hydroksyapatytu. Witdkna te ze wzgledu na
specyficzne wiasciwosci zaréwno tworzywa wiokien, jak i
stosowanego nanododatku przeznaczone bedg do wytwa-
rzania biokompozytow stosowanych w leczeniu ubytkéw
kostnych.
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Abstract

Alginate fibres containing in their structure a disper-
sed bioactive hydroxyapatite nano-additive were ob-
tained. These fibres are characterized by high sorption
properties and a tensile strength of over 20cN/tex,
which is adequate for the production of composites
designed for medical purposes.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 70-72]

Introduction

Alginate is a linear polysaccharide made up of f-D-man-
nuronic and a-L-guluronic acid residues which is currently
very widely used for a variety of medical applications [1,2].
Due to its special features such as non-toxicity, antiseptic
qualities, unique tissue compatibility, and controllable time
of biodegradation has also been used in tissue engineering
for the treatment and regeneration of skin, cartilage, bone,
liver as well as heart muscle tissue [3-7].

Recently, a number of research institutes in Poland and
abroad have undertaken studies into the applications of na-
notechnology in tissue engineering. The available literature
on the subject includes a number of papers on obtaining
nano-fibres from biopolymers which are designed for the pro-
duction of 3D-scaffolds and a range of membranes [8, 9]. An
alternative for this kind of materials may be traditional spin-
ning of nanocomposite fibres which would be a substitute
for the production of a variety of biocomposites. Research
conducted by the Formation Team at the Department of
Man-Made Fibres of the Technical University of £6dz, it is
possible to obtain by wet spinning bioactive fibres containing
a range of ceramic nano-additives [10-13].

This work constitutes a part of research aimed at the
determination of the conditions for the production of fibres
from calcium alginate containing a dispersed hydroxyapatite
nano-additive in their structure. These fibres, owing to the
special qualities of both the fibre matter and the used nano-
additive, will be designed for the production of biocomposites
used in the treatment of bone loss.

Materials and methods

Characteristics of polymer and nano-additives

Sodium alginate produced by FMC Biopolymer under the
commercial name of Protanal LF 10/60LS (a polymer with
prevailing B-D-mannuronic acid residues) was used for the
preparation of fibres.

Nanohydroxyapatite obtained from AGH in Cracow was
used (TABLE 1, FIGURE 1).



Materialy i metody badawcze

Charakterystyka stosowanego polimeru i nanododatkéw
Do otrzymywania wtokien stosowano alginian sodu o na-

zwie handlowej Protanal LF 10/60LS firmy FMC Biopolymer

(polimer o przewadze reszt kwasu 3-D-mannuronowego).

W pracy wykorzystano nanohydroksyapatyt (TABELA 1,
RYSUNEK 1) otrzymany w AGH Krakdw.

Do formowania widkien uzyto 7,4% roztworéw alginianu
sodowego w wodzie destylowanej, zawierajgcych 3% na-
nododatku w przeliczeniu na mase polimeru. Nanododatek
przed wprowadzeniem do roztworu przedzalniczego pod-
dawany byt dziataniu sondy ultradzwiekowej o mocy 50W
w czasie 30min.

TABELA 1. Charakterystyka nanohydroksyapatytu.
TABLE 1. Nanohydroxyapatite characteristics.

Powierzchnia
wiasciwa,(BET)
Specific
surface (BET)
[m?/g]

Rodzaj stosowanego
nanododatku

Rozmiar czgstek
Particie size
Type of nano-additive

used [nm]
Hydroksyapatyt, HAp

Hydroxyapatite, HAp 73,6 10-1000

Fibres were formed from a 7.4% sodium alginate solution
in distilled water, containing 3% of nano-additive in terms of
polymer mass. Before it was added to
the spinning solution, the nano-addi-
tive was subject to a 50W ultrasonic
probe over 30 minutes.

Fibre formation

Alginate fibres were formed from
solution by wet spinning with the use
of distilled water as a solvent. Alarge
scale laboratory spinning machine
was used, which made it possible to
stabilize technological parameters ata
given level, control them continuously,
and change process parameters to a
large extent. The process of calcium

RYS. 1. Zdjecia z mikroskopu elektronowego NANOSEM hydroksyapatytu.
FIG. 1. Hydroxyapatite micrographs taken with a NANOSEM electron microscope.

Formowanie wiokien

Widkna alginianowe formowano metodg z roztworu na
mokro przy uzyciu jako rozpuszczalnika wody destylowane;.
Stosowano przedzarke wielkolaboratoryjng, ktérej konstruk-
cja umozliwita stabilizacje parametréow technologicznych na
ztozonym poziomie, ciggtg ich kontrole oraz dawata mozli-
wos$¢ zmian parametrow procesowych w szerokim zakresie.
Proces zestalania wtékien z alginianu wapnia prowadzono
w kapieli zawierajacej 3% CaCl, i 0,03% HCI w temperatu-
rze 40°C. Proces rozciggu realizowany byt dwuetapowo w
kapieli plastyfikacyjnej o takim samym stezeniu jak kgpiel
zestalajgca w temperaturze 70°C oraz atmosferze przegrza-
nej pary wodnej o temperaturze 140°C. Witokna odbierano
w sposob ciggly, w postaci nawoju na szpule. Po procesie
rozciggu i ptukania, wtdékna byty suszone w temp. 25°C w
warunkach izometrycznych.

Metody badawcze

Wytrzymatosé wiasciwa widkien zostata wyznaczona
zgodnie z normg PN-EN 1SO 5079:1999.

Sorpcja pary wodnej zostata oznaczona w warunkach
65% i 100% wilgotnosci wzglednej powietrza, zgodnie z
Polska Normg PN-71/P-04653.

Retencje wody oznaczano wykorzystujgc wiréwke la-
boratoryjng, co umozliwito mechaniczne usuniecie wody z
widkien w procesie odwirowania, z przyspieszeniem 10tys.
m/s?. Warto$¢ retencji zostata wyznaczona poprzez odnie-
sienie masy wody pozostatej we widknie po odwirowaniu
do masy widkna wysuszonego.

Dyskusja wynikéw

Wprowadzenie do tworzywa widkien z alginianu wapnia
niewitdknotwdérczego nanohydroksyapatytu nie powoduje
znaczacych zmian w wartosci sorpcji wilgoci w 65%RH,
zaréwno dla wiokien formowanych przy wyciggu filierowym

alginate fibre solidification was carried
out in a bath containing 3% CaCl, and
0.03% HCI at a temperature of 40°C.
The drawing process was conducted
in two stages in a plasticizing bath at the same concentration
as the solidification bath at a temperature of 70°C and in an
atmosphere of superheated water steam at a temperature of
140°C. Fibres were continuously taken up and reeled onto
a spool. After drawing and washing, fibres were dried at a
temperature of 25°C in isometric conditions.

Research methods

Tensile strength of fibres was determined in accordance
to the PN-EN ISO 5079:1999 standard.

Water steam sorption was assayed at a relative humidity
of the air of 65% and 100%, in accordance with the Polish
Standard PN-71/P-04653.

Water retention was assayed with the use of a laboratory
centrifuge, which made it possible to remove water from
the fibres at an acceleration of 10 000m/s?. Retention was
determined by comparing the mass of water remaining in the
fibre after centrifugation and the mass of the dried fibre.

Discussion of results

The introduction of non-fibrogenic nanohydroxyapatite
to calcium alginate fibre matter does not cause substantial
changes in the value of moisture sorption at 65%RH, either
for fibres formed at an as-spun draw ratio of +50% or +90%
(TABLE 2). It is well known that the value of this parameter
largely depends on the chemical structure of fibre matter.
Some small changes in moisture sorption at 100%RH as
well as in water retention may be caused by the different
total pore volume and the character of the porous structure
produced. The introduction of nanohydroxyapatite to fibre
matter in the case of both as-spun draw rations results in
a slight increase in the total pore volume to 0.245cm?®/g for
fibres formed at an as-spun draw ratio of +90% (TABLE 2).
At the same time, both fibres with and without the nano-ad-
ditive are characterized by a low total internal pore surface.
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TABELA 2. Struktura i wtasciwosci nanokompozytowych wiékien z alginianu wapnia.
TABLE 2. Structure and properties of nanocomposite calcium alginate fibres.

Wyciag Catkowita n . . Sorpcja wilgoci Retencja Wytrzyma-

Symbol filerowy Rozcigg catkowity objetos¢ por Ca’fkoxgsvﬁgr:;r;chma Moisture sorption wody fosé

probki As-spun Total drawing Total pore ; Water wiasciwa

Sample  draw ratio volume izl sl suiEes e"l"tgg?{/"gn ;"t 1883";: Retention Tenacity

symbol [%] 2 o O

[%] [cm¥g] [m?/g] [%] (%] [%] [cN/tex]

AC 1 +50 101,78 0,102 10,51 24,63 47,98 101,46 24,19
|l_Ac3 +90 109,18 0,204 13,99 24,49 47,56 86,23 23,06 ||
Il _AH1 +50 110,66 0,139 4,93 25,39 48,23 94,74 2439 ||
|L_AH3 +90 97,90 0,245 21,15 24,38 44,57 84,50 24,13 ||

na poziomie +50%, jak réwniez przy wyciggu filierowym
rownym 90% (TABELA 2). Wiadomo bowiem, iz wartos$¢ tego
parametru w znaczgcym stopniu uzalezniona jest od budowy
chemicznej tworzywa witdkien. Niewielkie zmiany w przy-
padku sorpcji wilgoci w 100%RH, jak rowniez w przypadku
retencji wody mogg by¢ spowodowane najprawdopodobniej
zréznicowang catkowitg objetoscig por, jak i charakterem
wytworzone;j struktury porowatej. Wprowadzenie do tworzy-
wa witokien nanohydroksyapatytu w przypadku stosowania
obu wartosci wyciagu filierowego powoduje nieznaczny
wzrost catkowitej objetosci por do poziomu 0,245cm?/g w
przypadku widkien formowanych przy wyciggu filierowym
na poziomie +90% (TABELA 2). Jednoczes$nie, zarbwno
widkna bez nanododatku, jak i widkna zawierajace nanohy-
droksyapatyt posiadajg niskg wartos¢ catkowitej powierzchni
wewnetrznej por. Wszystkie rodzaje wytworzonych wiékien
odznaczajg sie duzym udziatem por duzych i bardzo duzych
(powyzej 50%), co Swiadczy o makroporowatym charakterze
wytworzonej struktury porowate;j.

Z wprowadzeniem do tworzywa widkien niewtoknotwor-
czego nanododatku zwigzane sg niewielkie zmiany wartosci
wytrzymatosci wtasciwej widkien, co moze swiadczy¢ o
dos¢ znikomym wptywie, matych ilosci tego nanododatku
na parametry wytrzymatosciowe wtokien z alginianu wap-
niowego (TABELA 2). Podobny wptyw nanohydroksyapatytu
zostal przez nas stwierdzony w przypadku innego tworzywa
widknotwadrczego [13].

Okreslenie wptywu parametréw procesu wytwarzania na-
nokompozytowych widkien z alginianu wapnia na strukture
nadmolekularng, porowatg i wlasciwosci wytrzymatosciowe
bedzie przedmiotem odrebnej publikaciji.

Podsumowanie

W ramach pracy otrzymano wiékna z alginianu wap-
niowego zawierajgce w swojej budowie rozproszony
nanododatek hydroksyapatytu. Wtékna formowane przy
wyciagu filierowym +90% charakteryzujg sie podwyzszong
porowatoscig, o czym s$wiadczy wartos¢ catkowitej obje-
tosci por na poziomie 0,245cm?/g. Wytrzymato$¢ widkien
powyzej 24cN/tex umozliwia wykorzystanie tych wiokien
do wytwarzania biokompozytéw przeznaczonych do zasto-
sowan medycznych.

All the types of fibres produced have a considerable propor-
tion of large and very large pores (over 50%), which indicates
the macroporous character of the created porous structure.

The introduction of a non-fibrogenic nano-additive to the
fibre matter results in only minor changes in fibre tenacity,
which shows that the tensile parameters of calcium alginate
fibres are hardly affected by small quantities of this nano-
additive. A similar action of nanohydroxyapatite has been
observed by the authors in the case of another fibrogenic
matter [13].

Research into the relationship between the production
parameters of nanocomposite calcium alginate fibres and
their supramolecular structure, porosity, and tensile strength
shall be the subject of another publication.

Summary

In this study, calcium alginate fibres containing a dis-
persed hydroxyapatite nano-additive in their structure were
obtained. Fibres formed at an as-spun draw ratio of +90%
are characterized by an increased porosity with the total
pore volume of 0.245cm?®/g. The tenacity of the fibres of over
24cN/tex is sufficient for them to be used for the production
of biocomposites designed for medical applications.
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Streszczenie

W pracy zbadano wplyw wyciggu filierowago na
wia$ciwosci nanokompozytowych witdkien PAN zawie-
rajgcych alternatywnie nanosrebro bgdz uktad dwéch
nanododatkéw: nanosrebro i hydroksyapatyt.

Otrzymane wtbkna charakteryzowaty sie wytrzy-
mato$cig na poziomie zblizonym do 40 cN/tex oraz
podwyzszong porowatoscig.

Stowa kluczowe: widkna prekursorowe, nanododatki

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 73-75]

Wstep

Zastosowanie nanokompozytu poliakrylonitrylu jako pre-
kursora do otrzymywania wikien weglowych do zastosowan
medycznych daje mozliwos¢ nadania widknom weglowym
otrzymanym z takiego prekursora specyficznych wiasciwosci
wynikajgcych z charakteru wprowadzonego nanododatku.

W przypadku wprowadzenia do tworzywa witékien PAN
nanosrebra przewiduje sie, iz wtbkna weglowe otrzymane
z takiego prekursora wykazywac¢ bedg dziatanie antybak-
teryjne, ktoére jest przypisywane srebru. Mozna sadzi¢, iz
implanty otrzymane na bazie tego typu witdkien weglowych
przyczynig sie w istotny sposdb do ograniczenia powiktan
pooperacyjnych wynikajgcych z mozliwosci kolonizacji bak-
terii w okolicach wszczepu, a tym samym wptyng korzystnie
na czas rehabilitacji pacjentow.

W przypadku wprowadzenia do tworzywa witékien PAN
nanosrebra oraz nanohydroksyapatytu oprocz dziatania an-
tybakteryjnego otrzymane widkna bedg charakteryzowac sie
podwyzszong zgodnoscig z tkankami wynikajgcg z obecno-
$ci hydroksyapatytu, ktéry stanowi 70% czesci nieorganicz-
nej kosci i jest najlepszym sposrdd znanych biomateriatow.

Materiaty i metody badawcze

Do sporzadzania roztwordw przedzalniczych PAN w dwu-
metyloformamidzie (DMF) stosowano kopolimer trojsktad-
nikowy poliakrylonitrylu produkcji wegierskiej firmy Zoltek.
Lepkos¢ istotna kopolimeru wyznaczona w temperaturze
20°C w DMF-ie wynosita 1,29dl/g.

Polidyspersyjnos¢ wyznaczono metoda chromatografii
zelowej i wynosita Mw/Mn=3,1 (badania wykonano w Insty-
tucie Biopolimerow i Wiékien Chemicznych w todzi).

Nanododatki

Nanosrebro — produkt handlowy firmy Aldrich o numerze
asortymentowym 576832.

Nanohydroksyapatyt — nanododatek otrzymany w AGH
Krakow.
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Abstract

This paper explores the influence of the as-spun
draw ratio on the properties of nanocomposite PAN
fibres containing either nanosilver or a system of two
nano-additives: nanosilver and hydroxyapatite.

The fibres obtained were characterized by a tensile
strength of approximately 40 cN/tex and an increased
porosity.

Keywords: precursor fibres, nanoadditives

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 73-75]

Introduction

The use of a polyacrylonitrile nanocomposite as a precur-
sor for the production of carbon fibres for medical applica-
tions makes it possible to impart special qualities related to
the character of the introduced nano-additive to the carbon
fibres obtained from such a precursor.

In the case of the introduction of nanosilver to PAN fibre
matter, it is to be expected that carbon fibres obtained
from such a precursor will demonstrate the antibacterial
qualities characteristic of silver. Implants produced on the
basis of this type of carbon fibres may therefore contribute
to a substantial reduction in post-operative complications
related to bacterial colonization in the neighbourhood of
the implant, and thus they will help to shorten the patients’
rehabilitation time.

If both nanosilver and nanohydroxyapatite are used with
PAN fibre matter, the resulting fibres will be characterized,
apart from antibacterial qualities, by an increased compat-
ibility with tissues owing to the presence of hydroxyapatite,
which constitutes 70% of the inorganic part of bone and is
the best biomaterial known to date.

Materials and research methods

The ternary copolymer of polyacrylonitrile (produced by
Hungarian company Zoltek) was used for preparation of
the PAN spinning solutions in dimethylfomamid (DMF). The
significant viscosity of the copolymer determined in 20°C in
DMF was 1,29dl/g.

Polydispersion was determined using the gel chromatog-
raphy method and was equal to Mw/Mn=3,1 (the research
was made in the Institute of Biopolymers and Chemical
Fibres in £6dz).

Nanoadditives

Nano-silver — commercial product of Aldrich company
with number 576832.

Hydroxyapatite — product of AGH Cracow.
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Widkna formowano metodg z roztworu na mokro. Jako

® o o o o o o roztwordw przedzalniczych uzyto 22% roztwordw poliakry-

lonitrylu w DMF-ie zawierajgcych 1% nanosrebra, bgdz 1%
nanosrebra oraz 3% nanohydroksyapatytu w przeliczeniu
na mase polimeru. Nanododatki byty poddawane dziataniu
ultradzwiekdw w czasie 30 minut o mocy 100W przy zasto-
sowaniu sondy ultradzwiekowej Bandelin Sonopuls 2200
HD, postaci zawiesiny w DMF. Tak przygotowang zawiesine
wprowadzono do roztworu przedzalniczego w trakcie jego
sporzadzania.

Do formowania stosowano dysze przedzalniczg 240
otworkowg o $rednicy otworkéw 0,08mm. Proces zestala-
nia wiokien przeprowadzono w kgpieli zawierajgcej wodny
roztwor DMF-u o stezeniu 60% o temperaturze 25°C, przy
wyciggu filierowym wynoszacym alternatywnie +10 badz
-10% Proces rozciggu realizowano dwuetapowo: w kapieli
plastyfikujgcej (zawierajgcej wodny roztwér DMF o stezeniu
50%) oraz w atmosferze przegrzanej pary wodnej (tempe-
ratura 135°C).

Wytrzymatos¢ wtasciwg przy zerwaniu wyznaczano
dla wigzki wtokien wedtug Normy Polskiej PN-EN-ISO-
268:1997, przy uzyciu maszyny wytrzymatosciowej typu
Instron.

Porowatos$¢ widkien oznaczono metodg porozymetrii
rteciowej stosujgc porozymetr Carlo-Erba sprzezony z
systemem komputerowym, umozliwiajgcy oznaczenie
catkowitej objetosci por, udziatu procentowego por o roz-
miarach z zakresu 5-7500nm oraz catkowitej powierzchni
wewnetrznej por.

Dyskusja wynikow

Na podstawie wynikéw badan otrzymanych dla widkien
nanokompozytowych zawierajgcych nanosrebro mozna
stwierdzic¢, iz stosowanie ujemnych wartosci wyciagu file-
rowego pozwala na uzyskanie wtokien o strukturze bardziej
podatnej na procesy deformacyjne w etapie rozciggu, w
poréwnaniu do widkien formowanych przy zastosowaniu
dodatniej wartosci wyciggu filierowego. Zwiekszonej war-
tosci rozciggu catkowitego towarzyszy wzrost wartosci
wytrzymatosci wiasciwej tych wiokien. Takie zjawisko jest
zgodne z 0going zasadg otrzymywania metodg z roztworu
na mokro wtokien o podwyzszonych wiasciwosciach wytrzy-
matosciowych [1]. Z odwrotng sytuacjg mamy do czynienia
w przypadku widkien nanokompozytowych zawierajgcych
ukfad dwoch nanododatkéw: srebro i hydroksyapatyt. W
tym przypadku zastosowanie dodatniej wartosci wyciggu
filierowego sprzyja uzyskiwaniu widkien o strukturze wy-
kazujgcych wyzszg podatnos¢ na procesy deformacyjne
w etapie rozciggu. Zjawisko to nie przektada sie jednak na
wartosci wytrzymatosci wtasciwej otrzymanych widkien,
bowiem pomimo mniejszej deformacji nadanej w etapie
rozciggu, widkna formowane przy ujemnej wartosci wyciggu

Fibres were formed using the wet spinning solution
method. As spinning soltutions were used the solutions of
22% of polyacrylonitrile in DMF containing 1% of nano-silver
or 1% of nano silver and 3% of nano hydroxyapatite. The
nano-additive was dispersed in DMF by ultrasounds using
a Bandeline SONOPULS HD 2200 ultrasound probe for 30
minutes. Suspension prepared in such way was inserted
into the spinning solution during its preparation.

The spinning nozzle with 240 holes and with the diam-
eter of holes of 0,08mm was used to forming of fibres. The
process of solidification of fibres was performed in the bath
containing water solution of DMF at 60% concentration,
the temperature was 25°C and the as-spun-draw-out ratio
was -10% or alternatively +10%. The process of extension
of fibres was realised in two stages: in a plastifying bath
(containing water solution of DMF at 50% concentration)
and in the atmosphere of overheated steam (temperature
of 135°C).

The tenacity at break was determined for a bundle of
fibres according to the Polish Norm PN-EN-ISO-268:1997,
with the use of Instron strength machine.

The porosity of fibres was determined using the mercury
porosimetry method with the use of Carlo-Erba porosimeter
connected with the computer system, enabling the deter-
mination of total volume of pores, the percentage share of
pores with dimension from the range of 5~7500nm and the
total inner surface of pores.

Discussion of results

Studies on nanocomposite fibres containing nanosilver
reveal that the application of negative as-spun draw ratios
makes it possible to obtain fibres with a structure that is more
readily susceptible to deformation at drawing, as compared
to fibres formed at positive as-spun draw ratios. Increased
total drawing results in a higher tensile strength of these
fibres. This phenomenon is in accordance with the general
principles of wet spinning of fibres with increased tensile
properties. However, the opposite is true in the case of
nanocomposite fibres with a system of two nano-additives:
silver and hydroxyapatite. Here, the application of positive
as-spun draw ratios leads to the production of fibres with a
higher deformability at drawing. This phenomenon, however,
does not translate into a higher tensile strength of the fibres
obtained, as in spite of lower deformation at the stage of
drawing, fibres formed at negative as-spun draw ratios show
higher tensile properties. However, this is accompanied
by a higher total pore volume at a lower internal area (a
microporous structure). To recapitulate, it appears that in
the case of both types of nanocomposite fibres, the use of
negative as-spun draw ratios resulted in the preparation of
fibres with higher tensile properties as compared to fibres
formed at positive as-spun draw ratios.

TABELA 1. Whasciwosci otrzymanych wiokien nanokompozytowych.
TABLE 1. Properties of obtained nanocomposite fibres.

Wyciag Rozciag w Rozciag . Wytrzymatos$¢ Wydtuzenie  Catkowita objg- Powierzchnia
Symbol . o Rozciagg ! o
v Filerowy kapieli w parze . przy zerwaniu gos¢ por Wewnetrzna
Widkien . catkowity .
plastyfikacyjnej Tenacity
As-spun Draw ratio Draw ratio ) Elongation Total volume Inner surface
SE[ ; ) o . Total draw ratio
symbol draw ratio in plastyfication in steam at break of pores
bath o
(%] (%] (%] a [eNtex] i [emelg] (/]
SG5 +10 310,99 123,61 817,02 35,21 11,50 0,484 20,820
I| SG7 -10 320,13 145,47 931,32 39,64 11,95 0,572 18,788 |I
ESE +10 286,11 145,61 848,35 39,91 11,88 0,395 18,759 ||
I cHs -10 265,68 173,67 800,64 42,94 13,48 0,476 14233 ||




filierowego wykazujg wyzsze wtasciwosci wytrzymatoscio-
we. Towarzyszy temu wyzsza catkowita objetos¢ por przy
jednoczesnie nizszej powierzchni wewnetrznej (makroporo-
waty charakter struktury). Reasumujac mozna stwierdzi¢, iz
w przypadku obu typow wtdkien nanokompozytowych zasto-
sowanie ujemnych wartosci wyciggu filierowego wigzato sie
z uzyskaniem wiokien o wyzszych wtasciwosciach wytrzy-
matosciowych w poréwnaniu z wiéknami formowanymi przy
zastosowaniu dodatniej wartosci wyciggu filerowego.

Analizujgc wtasciwosci wytrzymatosciowe otrzymanych
widkien w aspekcie ilosci wprowadzonych do ich tworzywa
nanododatkow nalezy zwrdci¢ uwage, iz widkna do tworzy-
wa ktérych wprowadzono uktad dwoch nanododatkow (tgcz-
ny udziat nanododatkéw wynosit 4% w przeliczeniu na mase
polimeru) wykazuja znacznie wyzsze wiasciwosci wytrzyma-
tosciowe w poréwnaniu do widkien zawierajgcych jedynie
nanosrebro w ilosci 1% w przeliczeniu na mase polimeru.
Takie zjawisko obserwuje sie w przypadku izotropowych
nanokompozytéw polimerowych, gdzie zwiekszony udziat
nanododatku powoduje wzrost wytrzymatosci nanokompo-
zytu [2]. Natomiast w przypadku wiokien, ktére sg ciatami
anizotropowymi, ktérych wytrzymato$¢ w gtéwnej mierze
zalezy od orientacji elementéw strukturalnych powstatej
w trakcie ich rozciggania, obecnos¢ niewtdknotworczych
nanododatkéw powoduje obnizenie wytrzymatosci wiokien
[3] (wyjatek stanowig wtdkna zawierajgce nanorurki weglowe
[4]). Zjawisko to moze byé najprawdopodobniej zwigzane
z przebudowg struktury krystalicznej widkien, zwigzang z
obecnoscig w ich tworzywie hydroksyapatytu, co zostato
juz opisane w pracy [5].

Podsumowanie

Wiékna z nanokompozytu PAN zawierajgce nanosrebro
oraz uktad dwdch nanododatkéw: nanosrebro oraz hydrok-
syapatyt fgczg podwyzszong catkowitg objetos¢ z wytrzy-
matoscig wtasciwg powyzej 40cN/tex. Jest to korzystne
ze wzgledu na przeznaczenie uzyskanych z nich widkien
weglowych do zastosowan medycznych.
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Analyzing tensile strength properties of the fibres obtained

with respect to the quantity of nano-additives introducedto ® @ @ @ @ ® o

fibre matter, it needs to be stressed that fibres obtained
from fibre matter with a system of two nano-additives (the
combined proportion of nano-additives was 4% in terms of
polymer weight) exhibit much higher tensile strength proper-
ties as compared to fibres containing only 1% nanosilver in
terms of polymer weight. This is true for isotropic polymer
nanocomposites, where an increased level of nano-additives
results in a higher tensile strength of the nanocomposite [2].
However, in the case of anisotropic fibres, whose tensile
strength largely depends on the orientation of the elements
of the structure created in the course of drawing, the pres-
ence of non-fibrogenic nano-additives leads to a decreased
fibre tensile strength [3] (fibres containing carbon nanotubes
are an exception [4]). This phenomenon may be connected
to the transformation of the crystalline structure of fibres,
which is related to the presence of hydroxyapatite in the
fibre matter, which was described in paper [5].

Summary

Nanocomposite PAN fibres containing nanosilver or a
system of two nano-additives: nanosilver and hydroxyapatite
exhibit both an increased total volume and a tensile strength
of over 40cN/tex. This is useful from the point of view of
the application of the carbon fibres obtained from them for
medical purposes.
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Abstract

Celem prowadzonych badan byto wstepne przeba-
danie i opisanie wtasnosci fizycznych, mechanicznych
i biologicznych porowatych rusztowan hydroksy-
apatytowych wykonanych metodg ,Robocasting”.
Badaniom poddano probki o réznych wariantach
geometrii strukturalnej przy zachowaniu tych samych
wymiaréw zewnetrznych. Wydrukowano trzy rodzaje
probek: siatka gesta, siatka rzadka, materiat lity.
WitasnoSci wytrzymatoSciowe wyznaczono w probie
tréjpunktowego zginania. Stwierdzono, ze w porow-
naniu z koscig naturalng wtasnosci wytrzymatosciowe
probek sg nizsze i pogarszajg wraz ze wzrostem
makroporowato$ci. Ztozong mikro i makro strukture
wydrukowanych i spieczonych prébek pokazano na
zdjeciach wykonanych przy uzyciu mikroskopu ska-
ningowego (SEM). Nie stwierdzono defektéw o innej
niz osnowa mikrostrukturze. Materiat po spiekaniu
byt jednorodny w cafej objetosci (nawet w miejscach
potfgczenia warstw). Wykonano testy w Srodowisku
SBF (simulated body fluid). Po 8 dniach inkubacji za-
obserwowano na powierzchni probek pojawienie sig
kalafiorowatych struktur apatytowych, a dodatkowo
po 14 dniach narosty krysztaty chlorkowe.

Po przeprowadzonych analizach stwierdzono,
ze mimo niskich wtasnosci wytrzymato$ciowych
drukowane struktury przestrzenne mogg stuzy¢ do
zastosowan medycznych. Wystarczajgca sztywnosc,
odpowiednia porowatos¢ a takze biozgodno$¢ pozwa-
la na ich zastosowanie jako rusztowan dla komérek
— skafoldéw. Dodatkowg zaletg metody ,,Robocasting”
Jest mozliwo$¢ wykonywania obiektéw o dowolnych
ksztaftach, dzieki czemu idealne dopasowanie im-
plantu np.: do ubytku, ktéry ma byc¢ wypetniony, nie
nastrecza trudnosci. Dalsze badania bedg nastawione
na testy odpowiedzi komdérkowej (in vitro i in vivo)
w celu dokonania petnego opisu materiatu.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 76]
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The purpose of this preliminary research was to
investigate and describe mechanical properties, micro
and macro structure and the behavior in immersion
solution of 3D hydroxyapatite structures manufactured
by “Robocasting”. Three different macrostructures
were printed and taken under investigation: fine grid,
coarse grid and bulk material. It was observed that
mechanical properties of such samples in compari-
son with natural bone are lower and deteriorate with
porosity (the bigger macroporosity the lower mecha-
nical properties). For structural analysis of printed
and sintered samples scanning electron microscope
(SEM) pictures were taken. No defects, bonding or
other imperfection in the macrostructure were found.
Material was fully homogenous even in layer-to-layer
contact areas. Biological activity was tested in si-
mulated body fluid (SBF). After 8 days of incubation
SEM pictures revealed apatite structures formed on
the samples’ surface. Some chloride crystals were
observed after 14 days.

Analyses show that low mechanical properties are
not decisive and do not exclude such structures from
medical applications. Sufficient stiffness, appropriate
porosity and biocompatibility allow to use them as
scaffolds for bone cells growth. Another big advantage
of “Robocasting” is an arbitrary shape of manufactured
samples. It gives an opportunity to create scaffold
(implant) perfectly fitted e.g. to fill the bone tissue
defects. That is why consecutive research will be
focused on more accurate tests (in vitro and in vivo)
to fully describe of manufactured structures.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 76]
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Wstep

Skéra jest niezwykle ztozonym narzgdem pod wzgledem
zaréwno budowy jak i petnionych funkcji. Wiekszo$¢ prac po-
daje opisy skory bazujgce na zaleznosciach empirycznych.
Brak jest informacji o korelacji wtasciwosci mechanicznych
ze strukturg i budowg wewnetrzng (rozkladem witdkien ko-
lagenowych i elastynowych tworzgcych podstawowg sie¢
wewnetrzng skory). Stworzenie takiego opisu jest istotne,
ze wzgledu na mozliwosci opracowania nowych metod
diagnostycznych.

Materiat i metoda

Celem prezentowanej pracy byto wyznaczenie wtasciwo-
Sci mechanicznych skory dla réznych kierunkéw wyciecia
probek i opisanie zmian jej mikrostruktury. Skére uzytg do
badan pobrano z 20 réznych krolikéw (samic) w wieku od
okoto 6 do 12 miesiecy. Prébki uzyskano z okolicy grzbietu
krolikow. Kazdg testowang probke wycieto przy uzyciu
standardowego wykrojnika. Pobierano trzy lub wigcej probek
w kierunkach: wzdtuznym i poprzecznym do linii grzbietu.
Wymiary probek wynosity: 10mm szerokos¢i 15mm diugoseé.
Uchwyty z prébkami skéry (RYS. 1b) mocowano w maszynie
wytrzymatosciowej (MTS, model Synergie 100) (RYS. 1a).
W celu wyeliminowania efektu histerezy tkanek, podczas
pomiaru, wszystkie probki byty wstepnie obcigzane do
osiggniecia 20% odksztatcenia probki (15mm) dla 3 cykli.
W trakcie trwania cykli wstepnych i testu prowadzgcego
do zniszczenia probki byty rozciggane z predkoscig 4 mm/
min [1]. Badania prowadzono w temperaturze pokojowej,
odpowiednig wilgotnos$¢ probek uzyskiwano dzieki zasto-
sowaniu soli fizjologicznej Wartosci sity i przemieszczenia
uzyskane w trakcie testu byly, przeksztatcane do wartosci
naprezenia i odksztatcenia [4].

Dla kazdej testowanej probki uzyskano charakterystyki
naprezeniowo-odksztatceniowe. W przeprowadzonych
badaniach wyznaczono maksymalne wartosci naprezenia
(oMAX) skéry. Umowne moduty Younga (E) wyznaczono
dla odcinka prostoliniowego krzywej naprezeniowo-od-
ksztatceniowej [1,2,4].

Do badanh histologicznych probki skéry pobrano przed
(prébki kontrolne) i krétko po przeprowadzeniu testow
biomechanicznych. Prébki zabezpieczono w roztworze
formaliny. Po optukaniu pod biezgcag woda materiat zostat
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Introduction

Skin is a highly complex organ with regard to both its struc-
ture and performed functions. The majority of publications
give descriptions of skin based on empirical dependencies.
Information, in which the distribution of mechanical proper-
ties is correlated with the structure and internal composition
(distribution of collagen and elastin fibres making basic, in-
ternal net of the skin) are scarce. Making such description is
indispensable particularly to develop new diagnostic models.

Materials and methods

The objective of this study was to measure the mechani-
cal properties of the skin in the different direction and obser-
vation changing microstructure. The skin samples used in
the study where collected from 20 different rabbits (females)
about from 6 to 12 month old. All samples were obtained
from the rabbits’ upper back. For each skin test specimens
were cut out by the use of standard punch three or more in
the longitudinal and three or more in the transverse (per-
pendicular) direction. The dimensions of the specimens
were 10mm wide by 15mm long. The clamped with skin
specimens (FIG. 1b) were mounted in a materials testing
machine (MTS, model Synergie 100) (FIG. 1a). To eliminate
the effect of hysteresis of the tissue during the test, each
specimen was preconditioned with 20% elongation (gage
length: 15mm) for 3 cycles. During preconditioning and load
to failure testing, specimens were tested at an elongation
rate of 4 mm/min resulting [1]. The test was performed at
room temperature and the specimen was kept moist with
saline solution. The force and extension data, obtained dur-
ing the test, were transformed into stress and strain [4]. The
stress-strain curve was plotted for each of the specimens
tested. In this investigations we obtained value of maximum
stress (0MAX) of the skin. The assumed Young’s modulus
of elasticity (E) were calculated from the linear part of the
stress-strain curve [1,2,4].

For histological examinations tissue samples were taken
before (control samples) and shortly after biomechanical
tests. Samples were buffered formalin solution. After rins-
ing in tap water, material was dehydrated in alcohol and
embedded in paraffin. Slices (3um thick) were stained with
hematoksylin and eosin method according to Delafield and
additionally Van Gison method for elastic fibers was applied.
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RYS. 1. Stanowisko pomiarowe — MTS Synergie
100 (a); prébka w specjalnych uchwytach (b) przed
zamocowaniem w maszynie wytrzymatosciowej.
FIG. 1. Experimental setup — MTS Synergie 100;
specimen in the special clamps (b) prior to moun-
ting on materials testing machine.

Results

For all specimens, the stress-strain curves are non-linear
(FIG. 2). The maximum stress (Oyax) Of specimens in the
longitudinal direction, was higher for about 25% then the
transversal direction (FIG. 3a). The assumed Young’s modu-
lus of elasticity (E) was higher in the longitudinal direction
for about 35% than in transversal direction (FIG. 3b).

16

14 + 1 transversal specimen
1 2 transversal specimen

12 4

0 0,5 1 1,5 2

&[]

RYS. 2. Przyktadowe krzywe naprezeniowo-od-
ksztatceniowe dla prébek pobranych w kierunku
poprzecznym.

FIG. 2. Example of stress-strain curves from tran-
sverse skin specimens.
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mano nieliniowe charakterystyki naprezeniowo- Specimens Specimens

odksztatceniowe (FIG. 2). Maksymalne wartosci
naprezenia (Oyax) Uzyskane dla prébek pobranych
w kierunku wzdtuznym byly o okoto 25% wieksze
niz wartosci uzyskane dla kierunku poprzecznego
(FIG. 3a). Wartosci umownego modutu Younga (E)
otrzymane dla kierunku wzdtuznego byty wigksze
o ok. 35% od wartosci uzyskanych dla prébek
pobranych w kierunku poprzecznym (FIG. 3b).

W analizowanych preparatach histologicznych
wiekszos¢ wtdkien kolagenowych przebiegata odpowiednio
do wzdtuznej osi ciata zwierzat, w ich otoczeniu znajdowa-
ty sie niewielkie ilosci wtdkien elastyny. Po rozciggnieciu
prébek, losowo utozone witdkna uktadaty sie zgodnie z
kierunkiem dziatania sity.

Whioski

W przeprowadzonych badaniach, wtasciwo$ci mecha-
niczne skory, dla r6znych kierunkéw pobrania, wyznaczono
po przeprowadzeniu testéw jednoosiowego rozciggania.
Kolejnym etapem badan bedg testy wytrzymatosciowe
dwu- i wieloosiowe oraz pomiar parametréw skory z zasto-
sowaniem spektroskopii Ramana [3,4].

Zakonczona sukcesem korelacja wlasciwos$ci mechanicz-
nych skéry z obrazami diagnostycznymi, uzyskanymi meto-
dami spektroskopowymi oraz wynikami badan mikroskopo-
wych umozliwi, na podstawie prostego badania (mozliwego
do realizacji w warunkach klinicznych) okreslenie mapy
wiasciwosci skory na powierzchni catego ciata pacjenta
oraz zaprojektowanie przebiegu zabiegu chirurgicznego w
sposéb optymalny.

RYS. 3. Wykresy maksymalnej wartosci naprezenia (cMAX) (a) i
umownego modutu Younga (E) (b) dla skéry pobranej w réznych
kierunkach.

FIG. 3. Graphs of the maximum values of the stress (cMAX) (a)
and assumed Young’s modulus (E) (b) of skin cut in different
directions.

In examined samples most of collage fibers run accord-
ingly to the longitudinal axis of the animal’s body supported
by moderate number of the elastic fiber. After skin elonga-
tion, random fibers became oriented according to according
to direction of acting force.

Conclusions

In this investigation the mechanical properties of the skin
(cut out in different directions) were characterized through
uniaxial tensile testing. Subsequent investigations will be
extended to bi- and multiaxial tensile tests and measure-
ments physical parameters with application of Raman
spectroscopy [3,4].

The successful correlation of skin mechanical properties
with diagnostic picture obtained by spectroscopic methods
as well as microscopic and histological research results will
allow to determine the skin properties map on the surface of
any body part of a patient on the basis of a simple exami-
nation which can be conducted in clinical conditions it will
also be possible to design an optimum surgical operation
course.
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Z IMPLANTACJA BIOCERAMIKI
W ZAGADNIENIACH ZESPALANIA
TKANKI KOSTNEJ
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Streszczenie

W artykule rozwazano pewien aspekt transportu
masy implantu bioceramicznego w zagadnieniach
zespalania tkanki kostnej dla oceny postepu lecze-
nia i zdrowienia pacjenta i zasugerowano Kierunek
poszukiwania dla rozwigzania tego problemu. Zapro-
ponowano optymalizacje oddziatywania wnikajgcej
masy implantu w reakcji z tkankg kostng w ujeciu
wariacyjnym polegajgcym na znalezieniu najbardziej
optymalnej trajektorii procesu jego wnikania opartej na
analizie probabilistycznej, przyjmujgc pewien rozktad
energii typu beta (gaussowskie przyblizenie entropii
boltzmanowskiej) i dobierajgc potencjat opézniony
reakcji chemicznej gwarantujgcy homogenicznos¢
procesu zespalania masy wnikajgcej z oSrodkiem
kostnym. Zaproponowana matematyczna procedura
poszukiwania rozwigzania pozwolita znalez¢ réznicz-
kowe réwnanie opisujgce predko$c¢ wnikania masy
implantu.

Stowa kluczowe: wszczepianie bioceramiki, transport
masy bioceramicznej, rachunek variacyjny

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008),79-82]

Wstep

Wprowadzanie jakiegokolwiek implantu do organizmu
zywego W celu naprawy lub uzupetnieniu uszkodzonej tkanki
kostnej wymaga znajomosci chemizmu wigzan pomiedzy tg
naturalng tkankg a sztucznym implantem [1,2]. Biorgc pod
uwage tkanke kostng uformowana zgodnie ze szczegdtowy-
mi funkcjami komorek w organizmie widac, ze jest to natural-
ny materiat kompozytowy ze zré6znicowanymi fazami statymi
i ciektymi, ktory musi spetni¢ bardzo wysokie wymagania
mechaniczne, a przy tym zapewni¢ wewnetrzny transport
substancji odzywczych i przekazywanie informacji.

MASS TRANSPORT RELATED
WITH BIOCERAMIC
IMPLANTATION IN TISSUE
OSTEOSYNTHESIS PROBLEMS

Mariusz WéJcik

AGH — UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY
FAcuLTY oF MATERIALS ScIENCE AND CERAMICS
30 Mickiewicza Av., 30-059 Cracow, PoLAND

Abstract

Some aspect of transportation of a mass of bio
ceramic implant in tissue osteosynthesis problems
was considered in paper for evaluation of the treat-
ment development and patient convalescence. The
searching procedure was also suggested for solution.
The optimisation of a response to penetration of an
implant mass in reaction with bone tissue in variation
approach was proposed basing on probabilistic ana-
lysis with reception of the beta energy distribution
(Gaussian approximation of the Boltzman’s entropy).
Homogeneity of an osteosynthesis of a penetrating
mass into bone tissue is guaranteed by selection of
the dilatory potential of a chemical reaction. Proposed
mathematical procedure allows to find differential
formula describing the velocity of the penetration of
an implant mass.

Keywords: bioceramic implantation, transport of
bioceramic mass, calculus of variation

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008),79-82]

Introduction

Insertion of any implant into living body for reconstruc-
tion or completing of the injury bone tissue requires of the
knowledge of bonding chemise between natural tissue and
an artificial implant [1,2]. Taking into account the bone tis-
sue constituted in accordance with particular functions of
cells in the body it is visible that it is a natural composite
with differential constant and liquid phases. It must perform
very high mechanical requirements with simultaneous as-
sertion of an interior transport of nutritive substances and
information transmission.

Bones in human and other mammal bodies is gener-
ally classified into two types: cortical bone (osseous), also
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Kosci cztowieka i innych ssakoéw sg ogdlnie klasyfiko-

® o o o o @ o wane w dwoch typach tkanki kostnej: kosci korowe inaczej

twarde oraz ggbczaste inaczej miekkie (RYS. 1). Podziat
zwigzany jest z porowatos$cig i ich mikrostrukturg. Kosc¢
korowa jest bardziej zwarta o porowatosci od 5 do 10% i
wystepuje w kosciach dtugich i kregach tworzgc zewnetrzng
ostone dla miekkiej tkanki kostnej. Podstawowg strukturg
kosci korowej jest osteon z kanatami Harvers’a. Kosci
miekkie sg bardziej porowate o porowatosci od 50 do 90% i
znajduja sie w koncach kosci diugich, w kregach i kosciach
ptaskich miednicy. Podstawowg strukturg kosci miekkich sg
krétkie, réznie zorientowane beleczki kostne. Razem tworzg
spoisty i wytrzymaty naturalny kompozyt [3,4].

Znajomos¢ struktury i wtasciwosci kosci sg niezbedne
podczas procesu ich regeneracji w ognisku ztamania. W
procesie rozrostu dochodzi do uaktywnienia wszystkich
komarek osteogennych z wytworzeniem widknisto-kostnej
kostnicy, ktora ulegajac dalszej przebudowie tworzy kos¢
grubowtéknistg, a nastepnie blaszkowg. Rozrost kosci,
odbudowa i resorpcja oznaczajg ciggta wymiane materii
miedzy krwig a komdrkami lub przestrzenig srodmigzszo-
wa narzadow (RYS.2). Zatem, wprowadzajgc na przyktad
bioceramiczny implant w celu uzupetnienia ubytku uktadu
kostnego, dotykamy bardzo waznego zagadnienia transpor-
tu jego masy wchodzgcej w reakcje z tkankg kostng.

Bioceramika ze wzgledu na swoje walory ma bardzo sze-
rokie zastosowanie w technice implantac;ji [5]. Takie cechy
jak bardzo dobra biotolerancja, odpornosé na Scieranie,
Sciskanie, korozje oraz porowatos$¢ sprzyjajg wrastaniu
tkanek i z powodzeniem zastepujg wszczepy kostne. Op-
tymalne wrastanie w strukture kostng zapewniajg pory o
wielkosci od 100 do 150um. Zazwyczaj przeszczep kostny
zanim zostanie przebudowany ulega resorpcji i traci swoje
wiasciwosci podporowe. Wszczep ceramiczny nie podlega
tym procesom, a tym samym dobrze spetnia swoje funkcje
mechaniczne tworzywa nosnego.

Na potrzeby chirurgii stosuje sie glownie materiaty ce-
ramiczne resorbowalne w organizmie jak hydroksyapatyt,
ktére biorgc udziat w metabolizmie przechodzg do struktur
tkankowych [6,7,8,9]. Inne stosowane materiaty to materiaty
z kontrolowang reaktywnoscig powierzchniowg charaktery-
zujg sie tym, ze ich powierzchnia wszczepu tworzy z tkan-
kami okreslone reakcje chemiczne powodujgce potaczenia
substancji organicznych z nieorganicznymi. Sg to gtéwnie
bioszkia stuzace do regeneracji w uktadzie srodkostnym
[10,11]. Ostatnig grupe stanowig materiaty obojetne dla
organizmu takie jak korund i wegiel pirolityczny.

Zastosowanie kazdego z tych biomateriatow, réznigcych
sie przeciez wiasciwosciami tak fizycznymi jak i chemicz-
nymi, wigze sie z zagadnieniem transportu masy implantu
wchodzgcego w reakcje z tkankg kostng i jest bardzo istotne
dla oceny postepu leczenia i zdrowienia pacjenta.

/ Small blood vessel

Newly deposited
bhone matrix

Osteoblast laying down
new bone to fill tunnel
dug out by osteoclasts

Loose connective tissue

Osteoclasts digging a
tunnel through old bone

\Old bone

IOsteocyte

RYS. 2. Rodzaje tkanki tgcznej w strukturze kosci
(wg: www.emc.maricopa).

FIG. 2. Type of connective tissue in structure of
bone (from:www.emc.maricopa.edu).
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RYS. 1. Struktura kosci diugich

(wg: www.lead.ac.uk/chb/lectures).
FIG. 1. Structure of a long bone
(from: www.lead.ac.uk/chb/lectures).

known as compact bone and trabecular bone, also known
as cancellous or spongy bone tissues (FIG. 1). These two
types are classified on the basis of porosity and the unit
microstructure. Cortical bone is much denser with porosity
ranging between 5% and 10%. Cortical bone is found in the
shaft of long bones and forms the outer shell around spongy
tissue at the end of joints and the vertebrae. The basic first
level structure of cortical bone is osteons. Trabecular bone
is much more porous with porosity ranging anywhere from
50 to 90%. It is found in the end of long bones, in vertebrae
and in flat bones like the pelvis. Its basic first level structure
is the trabeculae. Spongy part consists of short differently
oriented trabecular bones whereas cortical ones consist of
lamellas and osteones with Harvers’ channels. Cortical as
well as trabecular bones form coherent and resistant natural
composite [3,4].

Knowledge of a structure and properties of bones is
essential during remodelling and regeneration process in
damage zone. An activation of an all osteogenous cells are
made in proliferation process where first fibrous osseous
callus is produced and then undergoing further reconstruc-
tion forms the thick fibrous bone and finally lamellas ones.
Proliferation, reconstruction and resorption mean a continu-
ous exchange of substances between blood and cells or
interstitial space of organs (FIG. 2).

Hence, inserting for instant bio ceramic implant with the
aim of completing of a defect in bone system we touch very
important problems of a transportation of its mass being in
a reaction with bone tissue.

Bio ceramic has a very broad application in implantation
technique due to its great advantages [5]. Such features
as a very good bio tolerance, resistance on abrasion,
compression, corrosion and porosity favour in growing into
tissue and successfully replaces osseous implants. Optimal
growing into bone structure provides pores of 100 to 150um
in size. Usually osseous transplant undergoes resorption
and looses its supporting properties before reconstruction.
Ceramic transplant does not undergo these processes and
the same positively fulfills its mechanical functions as a
carry matter.

Ceramic materials as hydroxyapatite that is resorbable
in living organism are mainly used in surgery applications
[6,7,8,9]. They participate in metabolism processes and
are transferred into tissue structures. Other materials with
controlled reactivity of a surface such bio glasses for regen-
eration of intraosseous systems characterize with the ability
for chemical reaction with tissues forming junctions between
organic and inorganic substances [10,11]. Corundum and
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Zagadnienie to mozna rozwaza¢ z punktu widzenia
probleméw optymalizacji oddziatywania wnikajgcej masy
implantu w reakcji z tkankg kostng w ujeciu wariacyjnym po-
legajgcym na znalezieniu najbardziej optymalnej trajektorii
procesu jego wnikania opartej na analizie probabilistycznej
przyjmujgc pewien rozktad energii typu beta (gaussowskie
przyblizenie entropii boltzmanowskiej) [12,13,14] dobierajgc
potencjat opézniony reakcji chemicznej gwarantujgcy homo-
genicznosc¢ procesu zespalania masy wnikajgcej z osrodkiem
kostnym. Metoda wariacyjna, stosowana z powodzeniem dla
wielu réznych procesow fizycznych i chemicznych [15,16]
wydaje sie by¢ dobrym opisem dla zjawisk biochemicznych
zachodzgcych w trakcie leczenia na przyktad ubytku kosci
po skomplikowanym ztamaniu a nastepnie zespoleniu kosci.

W niniejszym artykule pokazano zastosowanie metody
wariacyjnej w procesie chemicznego oddziatywania masy
whnikajacej z hydroksyapatytu, wyrazajgcym sie okreslong
postacig potencjatu ¢ reakcji biochemiczne;.

Formalizacja zagadnienia

Dla proby rozwigzania problemu szukamy tych oddzia-
tywan, ktére w catym procesie wnikania utrzymujg statos¢
oddziatywan, prowadzacych do reakcji. W celu analizy prob-
lemu rozwazmy wariacje z beta rozktadu energii f=E(1-E)
jako przyblizenie f entropii Bolzmana. Mamy wobec tego
wariacje:

T
dJ.E(l—E)d (1)
0

2

o

X .
gdzie: E = ?H (x;1), @ - potencjat oddziatywania
biochemicznego,

x() predkoseé.
Programujemy reakcje tak, aby gesto$¢ powierzch-
niowa procesu byta stata:

J (x,x,x550) =) (x,p,250)

Zatem pozostaje nam analiza procesu wnikania, w kto-
rym zadamy: ¢(x,y;z)=const traktowane jako funkcja jednej
zmiennej z. Dostajemy wiec z (1) rownanie (2) w postaci:

02
t z . . _
d!(7+J (x,y;2) d =0 @)

czyli dla ,Hamiltonianu” :
4

°

z oz . (3)
H=_z _Z 2
2 4 2J : 2J J
otrzymujemy réwnanie Eulera:
0 6 .0 d.° 7 -
-z —+—=-2 ———[z—z =2 =0 @4
Zaz o 3 g rAA=0w

Dla zatozonej statosci potencjatu dostajemy:
2 00

3Z+2j -1=0 i z=0 stad

z(1) = 1/ (5)

Otrzymalismy formute (5) na ruch jednostajny z ujemng
predkoscig, z ktdrej mozemy wyznaczy¢ chwile T ustania
procesu, w ktérym z(7) =0, czyli:

pirolitic carbons belong to final group of a neutral material
for organism, which is also used in bone surgery.

The usage of any of these bio materials differing with
physical as well as chemical properties is connected with
problems of transportation of a mass of implants reacting
with bone tissue and is very important for an evaluation of
the treatment development and patient convalescence.

That problem can be considered from the point of view of
an optimization of a response to penetration of an implant
mass in reaction with bone tissue in variation approach bas-
ing on probabilistic analysis with reception of the beta energy
distribution (Gaussian approximation of the Boltzman’s
entropy) [12,13,14]. Homogeneity of an osteosynthesis of a
penetrating mass into bone tissue is guaranteed by selection
of the dilatory potential of a chemical reaction.

Method of calculus of variation very often used in many
physical as well as chemical processes [15,16] seems to be
a good description for bio chemical phenomena becoming
during convalescence of patient after bone looses due to
complicated fracture and next tissue osteosynthesis.

The application of calculus of variation and the considera-
tion on chemical response to penetration of an implant of
hydroxyapatite expressed in define formula of potential ¢ of
bio chemical reaction was presented in this paper.

Main result

To find a solution of the problem we are trying to search
such reactions that are constant in whole process of an im-
plant penetration. Let’s consider variation from beta energy
distribution f=E(71-E) as an approximation fof the Boltzman’s
entropy. We obtain the following variation:

T
djE(l—E)d M
0

+j (x:0)

, © - potential of biochemical
reaction,

E=—
Where: 2

x(1) . velocity.
We programme the reaction in such a way that the
surface density will be constant:

j (xlaxz’x3;t) Ej (xayaz;t)

Hence we have to analyse the penetration process where
we require the following: ¢(x,y;z)=constant, that is treated
as a function with one variable z.

We obtain from (1) equation (2) in the form:
2

o

dj(%ﬂ (r,yiz)d =0 )

and for ,Hamiltonian” :

2 4 2 2

o o o o

Z B B, . Z, a3 3)
H=————— +] —) —
2 4 2 AN 2 S
we obtain Euler’s equation:
29 6 o d.° P v
—z —+— ———[z—z -2j z]=0 (4
2t 2 e 4 1 21=0 @
For assumed constancy of a potential ¢ we obtain:
o 2 o0
3z +2j —1=0 and  z=( then

z(1) = w’
®)
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Widzimy, ze potencjat moderuje glebokos¢ wnikania masy
implantu do momentu ustania reakcji biochemicznej. Roz-
poznanie ruchu czgstek daje nam pole predkosci we wspot-
rzednych Lagrange’a. Znajgc ksztatt pola predkosci mozemy
poprzez réwnanie ciggtosci znalez¢ pole gestosci. Powstaje
tez problem utrzymania w przyblizeniu statej gestosci wni-
kajgcego medium zgodnego z gestoscig kosci (tutaj w osi
z), a zatem spetnienia wspomnianego réwnania ciggtosci:

a +div(rv)=0
ot (7)

gdzie:

p - gestos¢ materiatu, v- predkosc¢ procesu

W naszym przypadku mamy nastepujacy zwigzek
pomiedzy gestoscig zrostu kostnego i szybkoscig jego
powstawania:

or ov or
—+r —+v—
ot 0z oz
Réwnanie to opisuje zatem kinetyke i strukture powsta-
tego nowego obiektu kostnego, dlatego tez w nastepnej
kolejnosci musimy zadba¢ o odpowiedni ksztatt opdz-
nionego potencjatu reakcji biochemicznej na drodze z(t).
Ostatecznym celem pracy bedzie znalezienie wiasciwego
potencjatu oddziatywania materiatu implantowanego, ktory
zapewni jego jednorodne lokalne wnikanie w lokalng prze-
strzen ubytku kostnego. Procedura ta bedzie juz wymagata
odpowiedniego podejscia numerycznego.

=0 (8)

Podsumowanie

Zaprezentowany kierunek poszukiwania szybkosci
wnikania masy implantu hydroksyapatytowego umozliwia
szerszy wglad w problematyke stosowania tego typu
materialdbw pomocniczych w operacjach chirurgicznych,
majgc na celu ocene postepu leczenia i troske zdrowienia
pacjenta. Wnioski ptynace z formalizmu ujawniajg zwigzek
predkosci reakcji odbudowujgcej kosci z zewnetrznym czy
wewnetrznym potencjatem reakcji biochemiczne;.
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We obtain a formula (5) for constant movement with
negative velocity from whom we can calculate moment T for
ending of the process where z(7) = 0, then:

B3
J2 -1 (6)

As we can see, the potential ¢ moderates the deep of a
penetration of an implant. Recognition of the movement of
particles gives the velocity field in Lagrange’s co-ordinates.
Knowing it shape it is possible to find the density field solving
the continuity equation.

There is also other question of stabilization the constant
density of the penetrating medium that is approximately
consistent with the bone density (here in z axis), and then
fulfilling the following continuity equation:

T=-

or . 7
a—-l—dzv(rv):O (7)
t
where: p-density, v- velocity
In our case we have the relationship between a density
of the bone adhesion and velocity of its grow up:

or ov or

—+r —+v—

ot 0z Oz

Equation (8) describe the kinetic and the structure of a
new remodelled bone object, so we have to take care of
a suitable form of the dilatory potential ¢ of a biochemical
reaction running on the way z(?).

The final aim of the work will be the searches of the
suitable reaction of implant that provide it uniform local
penetration into the space of bone lost. Such procedure will
already needs the numerical approach.

=0 8)

Summary

Presented direction of a searching of the velocity of
penetration of hydroxyapatite implant makes the broader
possibility into inspection the problems of an application
such help materials in surgery treatments to achieve an
assessment for evaluation of the treatment development
and patient convalescence.

Concluding we reveal the relationship between the veloc-
ity of the reaction of remodelling bones with outer or inner
potential of the biochemical reaction.
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Wstep

Trudnosci z pozyskaniem wystarczajgcej liczby narzgdéw
do przeszczepow stanowig silng motywacje do rozwoju
inzynierii biomateriatdbw zajmujgcej sie wytwarzaniem bio-
zgodnych materiatéw implantacyjnych. Wprowadzenie tych
materiatow do organizmu zywego ma na celu zastgpienie,
przywrocenie lub podtrzymanie funkgji tkanek uszkodzonych
w wyniku urazu lub choroby [1,2]. W ostatnich latach duze
nadzieje wigze sie z inzynierig tkankowa, ktéra wymaga
opracowania nowych rozwigzan materialowych opartych
na materiatach resorbowalnych. Jedng z grup zwigzkow
potencjalnie przydatnych dla celdéw inzynierii tkankowej sg
syntetyczne polimery resorbowalne takie jak: kopolimer
glikolidu i L-laktydu (PGLA), terpolimer glikolidu, L-lak-
tydu i e-kaprolaktonu (PGLCap) oraz kopolimer glikolidu
i e-kaprolaktonu (PGCap). Pierwszym krokiem w ocenie
wartoéci tych biomateriatéw jest badanie ich biozgodnosci
i cytotoksycznosci. Do tego typu badan najczesciej wykorzy-
stuje sie linie komorkowe, badz hodowle pierwotne réznego
typu komorek. Bada sige ich zmiany morfologiczne mogace
wynika¢ z uszkodzenia wskutek bezposredniego kontaktu
z biomateriatem, jak rowniez ich aktywno$¢ komérkowa.

Celem niniejszej pracy byto zbadanie in vitro wptywu
resorbowalnych podtozy polimerowych PGLA, PGLCap oraz
PGCap na przyleganie i aktywnos$¢ wydzielniczg mysich
fibroblastéw L929 w 5 dniu hodowli komorek.

Materialy i metody

Kopolimeryzacje glikolidu z L-laktydem (PGLA), tero-
polimeryzacje glikolidu z L-laktydem i e-kaprolaktonem
(PGLCap) oraz kopolimeryzacje glikolidu z e-kaprolaktonem
(PGCap) prowadzono w stopie w temperaturze 100-110°C
wykorzystujgc jako inicjator acetyloacetonian cyrkonu
Zr(Acac)4. PGLA (Mn=44kDa, d=2,5) to wynik polimeryzaciji
glikolidu i L-laktydu w stosunku molowym 18:85. PGLCap
(Mn=48kDa, d=1,9) otrzymano w wyniku terpolimeryzaciji
glikolidu, L-laktydu i e-kaprolaktonu w stosunku molowym
11:70:20. PGCap (Mn=53 kDa, d=1.8) to kopolimer glikolidu
i e-kaprolaktonu w stosunku molowym 10:90 [3]. Synteze
polimeréw przeprowadzono w Centrum Materiatéw Polime-
rowych i Weglowych, PAN w Zabrzu.

W celu otrzymania folii otrzymane polimery rozpuszczano
w chlorku metylenu (POCh, Gliwice), przygotowujgc roztwo-
ry 10%, ktére odlewano na szklanych szalkach Petriego.
Rozpuszczalnik odpedzano w powietrzu w temperaturze
pokojowej, a pdzniej w suszarce prozniowej w temperatu-
rze 30°C przez 2 dni. Z otrzymanych folii wycinano krgzki
o $rednicy 12 mm.
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Introduction

Difficulties in acquiring sufficient numbers of organs for
transplantation stimulate progress in biomedical engineer-
ing and in particular in biocompatible material development.
The purpose for introducing such biomaterials into living
organisms is to substitute, restore or maintain functions of
tissues damaged by injury or disease [1,2]. Recently great
expectations are laid on tissue engineering that requires
development of new biodegradable materials. One group
of biodegradable materials potentially useful for tissue en-
gineering constitute synthetic polymers including copolymer
of glycolide and L-lactide (PGLA), terpolymer of glycolide,
L-lactide and e-caprolactone (PGLCap) and copolymer of
glycolide e-caprolactone (PGCap). Critical factors that must
be resolved while evaluating usefulness of the biomateri-
als are their biocompatibility and cytotoxicity. For such
evaluations immortalized cell lines or primary cell cultures
of different cell types are commonly used. The studies al-
low for testing of morphological changes of the cells due to
damage resulting from direct contact with biomaterials, and
for testing of cell activity.

The aim of the current study was to test in vitro influence
of degradable polymers PGLA, PGLCap and PGCap on
adherence and activity of murine fibroblasts L929 after 5
days of co-culture.

Materials and methods

Copolymerization of glycolide and L-lactide (PGLA),
terpolymerization of glycolide, L-lactide and e-caprolactone
(PGLCap) and copolymerization of glycolide and e-caprol-
actone (PGCap) were performed in bulk at 100-110°C with
the use of zirconium acetyloacetonate Zr(Acac)4 as an
initiator. PGLA (Mn=44kDa, d=2.5) is a result of copolym-
erization of glycolide and L-lactide with the molar ratio of
the co-monomers of 18:85. PGLCap (Mn=48kDa, d=1.9)
was obtained by terpolymerization of glycolide, L-lactide
and e-caprolactone with the molar ratio of the co-monomers
of 11:70:20. PGCap (Mn=53 kDa, d=1.8) is a copolymer
of glycolide and ¢-caprolactone with the molar ratio of the
co-monomers of 10:90 [3]. Synthesis of the polymers was
done at the Center of Polymer and Carbon Materials, Polish
Academy of Sciences in Zabrze.

The obtain the foils the polymers were dissolved in
methylene chloride (POCh, Gliwice) at a concentration of
10% (w/v) and slip cast on glass Petri dishes. The solvent
was evaporated in air at room temperature, followed by
vacuum treatment in the vacuum oven at 30°C for 3 days.
Circles having the diameter of 12mm were then cut out of
the resulting foils.
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naswietlajgc promieniowaniem UV przez 45 minut kazda
strone biomateriatu i szkietka. Nastepnie krgzki umieszcza-
no w 24 dotkowej ptytce hodowlanej (Nunc, Dania).

Do badan uzyto linie komoérkowg mysich fibroblastéw
tkankitacznej L929. Komorki hodowane byty w plastikowych
butelkach (Nunc, Dania) o pojemnosci 75ml w pozywce
hodowlanej DMEM z glukozg i L-Glutaming (PAA, Austria)
z dodatkiem 10% ptodowej surowicy cielecej (PAA, Au-
stria) oraz 5% roztworu antybiotykéw: penicyliny - 10Ul/ml,
streptomycyny — 10mg/ml, (Sigma-Aldrich, Niemcy) w
inkubatorze (Nuaire, USA) zachowujgc temperature 37°C
i stezenie CO, na poziomie 5%. Co 2-3 dni, kiedy komorki
osiggaly stan konfluencji, pasazowano je, przeprowadzajac
trypsynizacje (0,25% roztwor trypsyny; Sigma-Aldrich, Niem-
cy). Do badan uzyto komoérki z pasazy od 7-10. Komorki
byly zliczane w hemocytometrze Burkera i doprowadzane
do stezenia 3x10* kom/ml, po czym umieszczano je w
studzienkach 24-dotkowej ptytki hodowlanej (Nunc, Dania)
zawierajacych krgzki badanych biomateriatow lub okragte
szkietka nakrywkowe jako kontrole. W takich warunkach
komoérki hodowano przez 5 dni. Morfologie komoérek
przylegajgcych do podfoza obserwowano w mikroskopie
odwréconym (Jenamed, Niemcy).

Zdolnos¢ komorek do przylegania badano wykorzystujac
test wchtaniania fioletu krystalicznego. Komérki przylegajgce
do podtoza utrwalano w 2% paraformaldehydzie przez 1 h,
a nastepnie barwiono fioletem krystalicznym (CV; 0,5% w
20% metanolu, 5min) (POCh, Gliwice). Po uptywie tego
czasu, probki przeptukiwano woda i przenoszono do nowej
24 dotkowej plytki hodowlanej. Po wyschnieciu ekstraho-
wano zaabsorbowany barwnik dodajgc do kazdego dotka
1ml 100% metanolu (POCh, Gliwice). Nastepnie mierzono
gestos¢ optyczng (0.D.) przy dtugosci fali 570nm za po-
mocg spektrofotometru Export Plus (Asys Hitach, Austria).
Poniewaz polimery chiong fiolet krystaliczny, dodatkowg
kontrole stanowity dotki zawierajgce biomateriaty i pozywke
hodowlana niezawierajgcg komorek [3].

Analize aktywnosci fibroblastéw przeprowadzono meto-
dg Griessa polegajgcg na pomiarze poziomu tlenku azotu
(NO) w nadsaczach znad hodowli komorek. Do studzienek
96 dotkowej ptytki przeniesiono 100 ul nadsgczu znad ko-
morek i dodano 100 ul mieszaniny odczynnikéw Griessa
A i B w stosunku 1:1 (A: 1% sulfamilamid w 5% kwasie
fosforanowym, B: 0,1% naftylenediamina w H,O; oba z Sig-
ma-Aldrich, Niemcy). Po 5 minutach mierzono absorbancje
spektrofotometrem Export Plus (Asys Hitach, Austria) przy
diugosci fali 540nm [3].

Poziom biatka w nadsgczach znad hodowli komérek
mierzono metoda kolorymetryczng BCA. Sporzgdzono mie-
szaning CS (ll) (siarczan miedzi Il; Sigma-Aldrich, Niemcy)
i BCA (kwas bis-cynchoninowy; Sigma-Aldrich, Niemcy) w
stosunku 1:50. Do studzienek 96 dotkowe;j ptytki przeniesio-
no po 10ul badanych probek, a nastepnie do kazdego dotka
dodano po 200l przygotowanej mieszaniny CS/BCA. Plytki
inkubowano w ciemnosci przez 30 minut. Po tym czasie
mierzono absorbancje przy dtugosci fali 570nm przy uzyciu
spektrofotometru Export Plus (Asys Hitach, Austria) [4].

Analize statystyczng wykonano przy pomocy testu T-Tu-
keya. Na wykresach przedstawiono $rednig arytmetyczna
+ SE (btad $redni).

Wyniki i dyskusja
W 5 dniu hodowli fibroblasty hodowane bez obecnosci

biomateriatéw (dotki kontrolne) silnie przylegaty do podioza,
byly rozptaszczone i miaty wiele wypustek cytoplazmatycz-

For cell culture studies the polymeric foils and control
glass cover slips were washed in 70% ethanol, sterilized
with UV irradiation (45min for each side) and placed at the
bottom of 24-well dishes (Nunc, Dania).

The fibroblast cell line L929 of mouse origin was used in
the studies. The cells were cultured in 75-ml plastic bottles
(Nunc, Denmark) in DMEM culture medium enriched with
glucose, L-Glutamine (PAA, Austria), 10% foetal bovine
serum (PAA, Austria) and 5 % antibiotic solution (Sigma,
Germany) containing penicillin (10Ul/ml) and streptomycin
(10 mg/ml). The cells were cultured in the incubator (Nuaire,
USA) at 37°C and 5% of CO.,.

Every 2-3 days, when the cells were forming high con-
fluence monolayers, the cell cultures were passaged by
trypsinization (0.25% solution of trypsin; Sigma, Germany).
The cells that were harvested after 7 to 10 passages were
used in the further studies. They were counted in Burker’s
hemocytometer and diluted to 3x104 cell/ml, and thereafter
they were introduced into the wells of 24-well culture dishes
(Nunc, Denmark) containing discs of tested biomaterials or
rounded glass cover slips (controls). In such conditions the
cells were cultured for 5 days. Subsequently, morphology
of the cells adhering to the polymeric foils or control glass
was observed under an inverted microscope (Jenamed,
Germany).

The ability of the cells to adhere to glass/polymeric
surfaces was tested using the crystal violet test (CV).
The cells adhering to the foils or glass were fixed with 2%
paraformaldehyde for 1 hour, and then stained with crystal
violet (CV; 0.5% in 20% methanol, 5 min.). After that time
the foils and glass cover slips were washed with water and
transferred to a new 24-well culture plate. After drying, the
absorbed dye was extracted by addition of 1ml of 100%
methanol (POCh, Glivice) to every well. After that, the opti-
cal density (O.D.) was measured at 570 nm with the Expert
Plus spectrophotometer (Asys Hitach, Austria). Since the
polymers absorb some crystal violet, additional controls
were run. These were containing biomaterials and cell-free
medium only [3,4].

Fibroblast activity was evaluated by the Griess method
that allows for measurement of nitric oxide (NO) concentra-
tion in supernatants collected from cell cultures. Firstly 100
ul of the supernatant was added to wells of a 96-well plate
and then 100ul of a mixture of Griess reagentAand B (1:1)
was added (A: 1% sulfamilamide in 5% H;PO,, B: 0.1%
naftylenediamine in H,O; Sigma-Aldrich, Germany). After
5-minute incubation the optical density was measured at
570nm with spectrophotometer Expert Plus (Asys Hitach,
Austria) [3,4].

Protein concentration in the supernatants collected from
cell cultures was measured by the colorimetric BCA method.
A mixture of copper (Il) sulfate solution (CS, Sigma, Germa-
ny) and bicinchoninic acid solution (BCA; Sigma, Germany)
in the ratio of 1:50 was firstly prepared. Subsequently, 10ul
of each tested sample was transferred to wells of a 96-well
plate and then 200pul of the CS/BCA mixture was added.
The plates were incubated for 30 minutes in the dark.
After that time the optical density was measured at
570nm with Expert Plus spectrophotometer (Asys Hitach,
Austria) [5].

T-Tukey test was used for statistical analysis. All values
are reported as means + SE.

Results and discussion

At the 5" day of incubation the fibroblasts cultured without
biomaterials (control wells) were strongly adhering to the
glass surface, they were flattened and with numerous pseu-



nych (RYS. 1A). Z kolei w przypadku fibroblastéw hodo-
wanych z PGLA zaobserwowano wigkszg liczbe komorek
w poréwnaniu z kontrolg. Ponadto komérki wykazywaty
niemal 100% konfluencje, silnie przylegaty do podtoza i
byty rozptaszczone (RYS. 1B). Znacznie mniejszg liczbe
stabo rozptaszczonych fibroblastéw, zaobserwowano w
hodowlach z PGLCap (RYS. 1C). W przypadku hodowli
fibroblastéw z PGCap nie udato sie mikroskopowo zaobser-
wowac obecnosci komorek, co wynikato z nieprzejrzystosci

biomateriatu (RYS. 1D).
Zaobserwowano takze

réznice statystycznie istotne

w zdolnosci do przylegania

fibroblastéw do podtoza pod

biomateriatami (RYS. 2).

biomaterial (FIG. 1D).

——— 5
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Stwierdzono bowiem, ze naj- §

wiecej komorek, wiecej niz w
kontroli przylegato do bioma-
teriatlu PGLA, podczas gdy w
przypadku komoérek hodowa-
nych na polimerach PGLCap
i PGCap zaobserwowano
istotne obnizenie przylega-
nia komorek w stosunku do
podtozy kontrolnych (RYS.
2). Wyniki te wskazujg, ze
podtoza zawierajgce ¢-ka-
prolakton (PGLCap i PGCap)
obnizyty w bardzo istotny
sposob zdolnosé fibroblastow
do przylegania do podtoza.
Poniewaz fibroblasty linii
L929 sg komodrkami, ktore
w przypadku oderwania od

podtoza nie sg zdolne do prawidtowego wzrostu i podziatéw
[5] wyniki te sugerujag, ze biomaterialy PGLCap i PGCap
mogg powodowaé smiertelnos¢ fibroblastow. Wstepne
badania dotyczgce wptywu tych dwdéch biomateriatéw na
indukcje $mierci apoptotycznej i nekrotycznej fibroblastow
potwierdzajg te hipoteze [Scistowska-Czarnecka i wsp. w

przygotowaniu].

Z kolei hodowila fibroblastow z badanymi biomateriatami
nie wptyneta na produkcje tlenku azotu (NO) (RYS. 3). Jed-
nak, poniewaz liczba przylegajacych fibroblastow zmalata w
obecnosci PGLCap i PGCap, uzyskane wyniki moga swiad-
czy¢ o wzroscie produkcji NO przez komérki hodowane na
tych podtozach. Tlenek azotu jest jedng z aktywnych form
tlenu, tak wiec wzrost jego produkcji moze powodowac efekt
cytotoksyczny w stosunku do otaczajgcych go komorek i
tkanek [6], odzwierciedlony w zmniejszonym przyleganiu
komorek do podtoza (RYS. 2).

Hodowla fibroblastéw z biomateriatami miata takze wptyw
na produkcje biatek przez te komorki (RYS. 4). Fibroblasty
hodowane na podtozach PGLA wydzielaly do nadsgczu
podobng ilos¢ biatka jak komérki hodowane na podtozach
kontrolnych. Natomiast w przypadku komérek hodowanych
na biomateriatach PGLCap i PGCap ilo$¢ biatka wydzie-
lanego przez komorki byta istotnie obnizona w stosunku
do kontroli, co mogto by¢ spowodowane spadkiem zywot-
nosci fibroblastow hodowanych na wyzej wymienionych
biomateriatach (RYS. 2). Wsrod biatek wydzielanych przez
fibroblasty w warunkach fizjologicznych znajdujg sig czynniki
wzrostu (np. FGF: czynnik wzrostu fibroblastéw) niezbedne
do stymulacji proceséw metabolicznych i podziatow tych
komorek [7]. Dlatego tez dodatkowo obnizone wydzielanie
biatek przez fibroblasty hodowane w obecnosci PGLCap
i PGCap mogto by¢ przyczyng zmniejszonej zywotnosci

tych komorek.

—

RYS. 1. Morfologia fibroblastow hodowanych przez 5 dni
na szkietkach kontrolnych (A) lub podtozach polimero-
wych: PGLA (B), PGLCap (C), PGCap (D). Obserwacje
w mikroskopie swietinym.

FIG. 1. Morphology of fibroblasts cultured for 5 days on
control glass (A) or polymers PGLA (B), PGLCap (C),
PGCap (D). Light microscopy analysis.

dopodia (FIG. 1A). When the fibroblasts were cultured with
PGLA more cells were detected than in biomaterial-free co-
cultures. Moreover, almost 100% confluence of fibroblasts
was observed in the presence of PGLA and the cells were
flat and strongly adherent (FIG. 1B). In contrast, incuba-
tion of the fibroblasts with PGLCap resulted in significantly
less flattened (round) cells (FIG. 1C). In co-cultures of the
cells with PGCap no cells were visible under the inverted
microscope, most probably due to poor transparency of the

Significant differences
between control glass and
biomaterials were also ob-

I served when fibroblast ability
- Jto adhere to their surfaces

was tested (FIG. 2). High-

'. est numbers of adherent
cell were detected in wells

in which fibroblasts were
co-cultured with PGLA and
in this case there were more
adherent cells than in the
glass controls. On the con-
trary, in the cell co-cultures
with PGLCap and PGCap
significantly less adhering
cells were observed (FIG. 2).
The above results indicate
that biomaterials containing
g-caprolactone (PGLCap and
PGCap) significantly reduced
ability of fibroblasts to adhere
to their surfaces. Fibroblasts
of the cell line L929 are char-
acterized by their adherence

to culture surface(s) and this feature is required for their
normal growth and cell division [6]. For that reason the
obtained results imply that PGLCap and PGCap might
cause death of fibroblasts. Our preliminary studies aimed to
verify an impact of the above biomaterials on apoptotic and
necrotic death of fibroblasts seem to confirm this hypothesis

[Scislowska-Czarnecka et al., in preparation].

ence of the cells.

In contrast, culturing of fibroblast did not alter nitric oxide
(NO) production by the cells (FIG. 3). However, as the num-
bers of adhering fibroblasts were decreased by their co-cul-
ture with PGLCap and PGCap (FIG. 2) the results indirectly
indicate that in fact NO production (per cell) increased in
the case of those biomaterials. Nitric oxide is one of active
nitrogen oxides thus increase of its production/release might
lead to a cytotoxic reaction towards surrounding cells and
tissues [7] reflected here by the decreased surface adher-

Incubation of fibroblasts with biomaterials had also an
impact on protein release by those cells (FIG. 4). Fibroblasts
co-cultured with PGLA released similar levels of proteins as
the cells cultured on the control glass. However, when the
cells were incubated with PGLCap or PGCap significantly
less proteins were detected in the supernatants collected
from the co-cultures and this could be related to lowered
viability of fibroblasts cultured on the two polymers (FIG.
2). The proteins released by fibroblasts in physiological
conditions consist of growth factors (e.g. FGF, fibroblast
growth factor) necessary for normal metabolic processes
and mitosis of the cells [8]. Therefore, diminished protein
release by fibroblasts incubated with PGLCap and PGCap
could lead to decreased viability of those cells.

In conclusion, due to different physic-chemical char-
acteristics, the tested polymers had various impact on

morphology, adherence and activity of L929 fibroblasts.
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RYS. 2. Zdolnos¢ do przylegania fi-
broblastéw L929 hodowanych przez
5 dni na szkietkach kontrolnych lub
podtozach polimerowych: PGLA,
PGLCap oraz PGCap. O.D.- gestos¢
optyczna mierzona przy diugosci
fali 570nm. Istotnos¢ statystyczna
w stosunku do kontroli: B — p<0,05,
C - p<0,005 wg testu T-Tukeya.

FIG. 2. Ability of murine fibroblasts
L929 to adhere to analysed surfaces
after 5 days of culture on either con-
trol glass (Kontrola) or polymers
PGLA, PGLCap and PGCap. O.D. -
optical density measured at 570nm.
Mean values * SE. Letters (e.g. B,
C) indicate statistical significance
from the control group (A) accor-

RYS. 3. Poziom tlenku azotu (NO) w
nadsaczach znad fibroblastow L929
w 5 dniu hodowli na szkietkach kon-
trolnych i podtozach polimerowych:
PGLA, PGLCap oraz PGCap. O.D.-
gestos¢ optyczna mierzona przy
diugosci fali 570nm. Brak istotnosci
statystycznej wg testu T-Tukeya.
FIG. 3. Nitric oxide (NO) levels in
supernatants collected from fibro-
blast L929 cultures after 5 days
on either control glass (Kontrola)
or polymers PGLA, PGLCap and
PGCap. O.D. - optical density mea-
sured at 570nm. Mean values * SE.
No significant differences among
experimental groups were found
by T-Tukey’s test.

RYS. 4. Poziom biatka w nadsa-
czach znad fibroblastow L929
w 5 dniu hodowli na szkietkach
kontrolnych i podtozach polimero-
wych: PGLA, PGLCap oraz PGCap.
0.D.- gestos¢ optyczna mierzona
przy dtugosci fali 570nm. Litera B
oznacza istotnos¢ statystyczng w
stosunku do kontroli: p<0,05 wg
testu T-Tukeya.

FIG. 4. Protein concentration in su-
pernatants collected from fibroblast
L929 cultures after 5 days on either
control glass (Kontrola) or po-
lymers PGLA, PGLCap and PGCap.
O.D. - optical density measured at
570nm. Mean values * SE. Letter
(B) indicates statistical significance

ding to T-Tukey’s test: B: p<0.05,
C: p<0.005.

Podsumowujac mozna stwierdzi¢, ze zastosowane poli-
mery w rozny sposob wpltywajg na morfologig, przyleganie
oraz aktywnos¢ fibroblastow, w zaleznosci od sktadu i wias-
ciwosci fizyko-chemicznych zastosowanych biomateriatéw.
Podtoza najgorzej tolerowane przez fibroblasty (PGLCap,
PGCap) zawierajg e-kaprolakton, ktéry by¢ moze jest od-
powiedzialny za negatywny efekt obserwowany w 5 dniu
hodowli fibroblastow. Najbardziej obiecujgcym podtozem do
wykorzystania w przysztosci w medycynie wydaje sie byc¢
PGLA, poniewaz nie wptywa on negatywnie ani na morfo-
logie ani na aktywnos¢, przynajmniej w badanym zakresie,
analizowanych komoérek.
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from the control group (A) accor-
ding to T-Tukey’s test: p<0.05.

The two polymers, PGLCap and PGCap, that turned out to
be worse tolerated by the cells, contain e-caprolactone that
might be responsible for the negative side-effects detected
after 5 days of fibroblast co-culture with the polymers. The
most promising seems to be PGLA as it changes neither
morphology nor activity of fibroblasts, at least when the two
parameters were evaluated by the applied methods.
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Wprowadzenie

We wspotczesnej ortopedii powszechnie stosowane sg
réznego typu implanty zastepujgce zuzyte lub uszkodzone
czesci uktadu kostno-stawowego. Do wytwarzania implan-
téw wykorzystuje sie szereg materiatow konstrukcyjnych
spetniajgcych odpowiednie wymagania. Liczng grupe stano-
wig materiaty metaliczne: stale austenityczne, stopy Co-Cr,
stopy Ni-Cr oraz stopy tytanu. W przypadku implantéw, ktére
funkcjonujg w srodowisku organizmu zywego przez diuzszy
okres czasu, liczony w latach, istotne sg takie cechy jak:
biotolerancja, odpornos¢ na oddziatywanie srodowiska tkan-
kowego oraz biomechaniczne dopasowanie. W najwigkszym
stopniu stawiane wymagania spetniajg stopy Ti. Pozostate
sposrod wymienionych materiatdbw metalicznych wykazujg
stabszg odpornos¢ korozyjna, co ogranicza zastosowanie
tych materiatéw gtéwnie na implanty do krotkotrwatego (do
kilku miesiecy) kontaktu ze srodowiskiem tkankowym [4].
Odpornos¢ korozyjng i biotolerancje tkankowg materiatow
metalicznych mozna poprawi¢ poprzez pokrywanie ich roz-
nymi warstwami. Jednym z takich sposobow jest nanoszenie
cienkich warstw tlenkéw metoda zol-zel [3,5-7].

W pracy przedstawiono wyniki badan, ktérych celem byto
okreslenie wptywu chropowatosci podfoza na topografie
warstw TiO, i SiO, wytwarzanych metodg zol-zel oraz
odpornosci natozonych warstw na cyklicznie powtarzajgce
sie odksztatcenia. W badaniach poréwnywano podtoza ze
stali 316L i TigAl,V.

Materiat i metody

Badania przeprowadzono na podtozach ze stali 316L oraz
stopu Ti6AI4V. W obu przypadkach podtoza przygotowano
z czterema réznymi chropowatosciami powierzchni o war-
tosciach nominalnych: Ra 0,16, Ra 0,63, Ra 1,25 i Ra 2,5.
Podtoza wykonano w postaci ptaskich prébek prostopadto-
sciennych o wymiarach 50x10x1 [mm]. Na tak przygotowane
podtoza naniesiono metodg zol-zel tréjpowtokowe warstwy
TiO, i SiO,. Kazdg z powtok uzyskano technikg zanurzania
podtoza w hydrolizacie i wynurzania z kontrolowang pred-
koscig. Po wyjeciu z hydrolizatu prébki suszono w temp.
21-23°C w atmosferze powietrza a nastepnie wygrzewano
przez 2 godz. w temperaturze 500°C.

Badania chropowato$ci powierzchni przeprowadzono
zgodnie z PN-EN ISO 4287 na profilometrze Talyrond 395
firmy Taylor Hobson. W pierwszym etapie wyznaczono
chropowatos¢ powierzchni dla probek czystych podktadow.
Drugi pomiar chropowatosci przeprowadzono po natozeniu
na probki odpowiednich warstw.

Kolejnym etapem badan byto okre$lenie odpornosci na
cyklicznie powtarzajgce sie odksztatcenia warstw TiO, i SiO,

INFLUENCE OF SUBSTRATE
ROUGHNESS ON TiO, AND SiO,
COATING TOPOGRAPHY COATED
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Introducton

In the modern medicine, especially in orthopaedic field,
different kind of implants system are commonly used in
the treatment of pathological changes and injuries of bone
and joint. Regardless of many years of experience and the
knowledge of surgeon teams, the insertion of implants to
the human body initiates numerous problems of clinical and
biomechanical nature. Complications include component
loosening, deleterious biological responses, osteolysis,
mechanical instability, decreased joint mobility, increased
pain, and, ultimately, implant failure. Therefore, revision
surgery is frequently necessary, particularly in younger,
more active patients.

Various kinds of special constructional materials are used
to production of implants. The main and numerous groups of
these materials are presented by metallic materials among
other things: austenitic steels, Co-Cr alloys, Ni-Cr alloys
and titanium alloys. Because of very specific environment
of human body materials for implants have to characterized
by: biotolerance, resistance to impact on tissue environment
and biomechanical matching. Titanium and stainless steel al-
loys are commonly used for medical implants, mainly due to
their good mechanical properties [4]. However, only titanium
alloys are come up to presented properties. Other metal-
lic materials are insufficient biocompatibility and corrosion
resistance and scientists still are looking for good functional
coatings, improving properties of on metal alloys [3,5-7].

The aim of this work were analysis of influence of sub-
strate roughness on TiO, and SiO, coating topography
coated by functional sol-gel derived layers and resistance of
these layers on cyclic elastic strain. The 316L and Ti6Al4V
substrates were compared.

Material and methods

The stainless steel (316L) and titanium alloy (Ti6AI4V)
substrates were used for the research. The four different
roughness with nominal values: Ra=0,16, Ra=0,63, Ra=1,25
and Ra=2,5 were prepared for both substrates. The sub-
strates were made as rectangular samples of 50x10x1[mm]
(length-width-thickness). The coatings of titanium and silicon
dioxides have been obtained and deposited using the dip-
coating method. The titanium alloy (Ti6Al4V) and iron alloy
(316L) have been used as the substrates. The coatings were
annealed by heating from room temperature up to 500°C
and maintaining this temperature for 2h.

Surface roughness was measured according to PN-EN
ISO 4287 by profilometry using a Talyrond 395 (Taylor Hob-
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natozonych na podtozach wykonanych ze stali 316L oraz
stopu Ti6AI4V. W tym celu przygotowane prébki poddano
prébie czteropunktowego zginania. Podczas testu ugiecie
u prébki zmieniato sie w zakresie od 1 do 3mm. Oznacza
to, ze dla przyjetego rozstawu podpér oraz geometrii probki
w srodkowej czesci probki odksztatcenia zmieniaty sie w
zakresie od 0,1% do 0,18%. Czestotliwo$¢ zmiany ugie-
cia wynosita f=1Hz, a liczba wykonanych cykli n=40.000.
Zastosowanie préby zginania pozwolito na jednoczesne
testowanie odpornosci warstw na dziatanie odksztatcen o
charakterze rozciggajgcym (dolna powierzchnia badanej
prébki) i sciskajacym (gérna powierzchnia probki). Ocene
odpornosci na cyklicznie powtarzajgce sie odksztatcenia
warstw TiO, i SiO, przeprowadzono na drodze poréwnania
obrazéw mikroskopowych (SEM) badanych obiektéw przed
proba cyklicznego zginania i po przeprowadzeniu proby.

Wyniki

Badania mikroskopowe wykazujg, ze warstwy TiO, i SiO,
naniesionych metodg zol-zel sg ciggte i odzwierciedlajg
charakter struktury powierzchni. Poréwnanie chropowatosci
powierzchni czystych podtozy i warstw mozna stwierdzic,
ze wytworzone na powierzchni warstwy zmieniajg wartosé
chropowatosci. W przypadku poditoza o najnizszej chro-
powatosci sposrod badanych, tj. Ra 0,16, po natozeniu
warstwy zaobserwowano wzrost chropowatosci o 8,2% w
przypadku warstwy SiO, i 0 ponad 9% w przypadku warstwy
TiO,. Podobne wyniki dla niskich wartosci chropowatosci
podtoza prezentowano w pracy [2]. Zupetnie inng tendencje
obserwuje sie gdy podtoza majg wyzszg chropowatos¢. W
naszych badaniach dla Ra 0,63, Ra 1,25 i Ra 2,5 zareje-
strowano obnizenie chropowatosci powierzchni z natozong
warstwg, o kilkanascie procent w przypadku warstwy SiO,
i ponad 20% dla warstwy TiO, (RYS. 1). Podobne relacje
zarejestrowano zaréwno dla podtozy ze stali 316L, jak i
stopu Ti6AI4V.

Obserwacje mikroskopowe (SEM) pokazujg, ze na podto-
zach o niskiej chropowatosci (Ra 0,16, Ra 0,63) powierzch-
nia naniesionej warstwy jest ciagta z siatkg drobnych wydtu-
zonych zagtebien. W przypadku podiozy o wyzszej chropo-
watosci (Ra 1,25 i Ra 2,5) pojawiajg sie charakterystyczne
spekania powierzchni warstwy. Z analizy SEM wynika, ze
spekania wystepujg w obrebie drugiej i trzeciej powtoki.
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RYS. 1. Zmiany chropowatosci powierzchni
pokrytej warstwami TiO, i SiO, w zaleznosci od
chropowatosci podtoza (przykitad podioza ze
stali 316L).

FIG. 1. Roughness changes of surface with TiO,
and SiO, coatings depending on substrate rou-
ghness (example of 316L substrate).

son) profilometer. In the first stage of roughness analysis
were measured clean substrates (without coatings), in
second stage — substrates with coatings.

The influence of cyclical elastic strain on the resistant of
TiO, and SiO, layers coated on stainless steel (316L) and
titanium alloy (Ti6Al4V) substrates were examined in four
point bending test. During examination the deflection of sam-
ples uwere changed in range 1+3mm, which makes the true
strain in the surface layer of the plate between the stamps
equal to 0,1% + 0,18%. Forty thousand cycles were applied
in test. The strain amplitude of the cycle was f=1 Hz.

During bending test analysis of tensile phenomenon
of coating (bottom surface of samples) and compression
phenomenon (upper surface of samples) was available. The
morphology and texture of surfaces before and after cyclic
loading was determined by SEM.

Results

The microscopic analysis indicated the TiO, and SiO,
coating are continuous and reflected the structural proper-
ties of substrates surface. The roughness surface of clean
substrates is changes after coated by TiO, and SiO, coat-
ing. For lower roughness from among analysed it is Ra
0,16 after covered by coatings were observed increased of
roughness by 8,2% in case of SiO, coating and above 9%
for TiO, coating. The similar changes for lower roughness
value was observed in paper [2]. In our research the different
trend was noticed for upper value of substrate roughness.
Decrease of roughness value for Ra 0,63, Ra 1,25 and Ra
2,5 in about several percent for SiO, layer and above 20%
for TiO, layer were observed (FIG. 1). Similar relations were
recorded for both type of substrates.

The microscopic (SEM) analysis showed that on the
substrates surface with low roughness (Ra 0,16, Ra 0,63)
the coating layer is continues with network of fine elongated
hollows. The substrates with higher roughness (Ra 1,25
and Ra 2,5) have characteristic cracks and fractures on the
coating layer. These cracks were observed (SEM analysis)
within second and third coating layer. The first layer directly
covered the substrate surface is continues. The network of
cracks and fractures is resulted of shrinkage stress during
the draying process of zol.

Ranges of gaps wide in TiO, and SiO, coating depending
on nominal roughness Ra of substrate were summarized in
TABLE 1. Itis imported to pointed that this kind of gaps can
be very advantageous for tissue biointegrations of implants.
For instance osteoblasts “not notice” the gaps if these are
smaller then 0,6 pm [1]. It is mean the surface with numer-
ous of width gaps below of 0,6 um are very “friendly” for
osteoblast. These cells were proliferation and synthetization
of proteins to determine the beginning of new bone tissue.

TABELA 1. Przedzialy szerokosci szczelin w war-
stwach TiO, i SiO, w zaleznosci od chropowatosci
nominalnej Ra podioza (wartosci podano w pm).
TABLE 1. Ranges of gaps wide in TiO, and SiO,
coating depending on nominal roughness Ra of
substrate (value in ym).

Ra0,16 Ra0,63 Ra1,25 Ra 2,5

Ti6AI4V+TiO, |0,18+0,45]0,21+0,45 | 0,52+1,26 [0,56+1,72

Ti6AI4V+SiO, (0,62+1,05|1,15+1,41 | 1,45+3,00 | 1,68+3,20

316L+TiO, (0,11+0,35(0,28+0,58 |0, 64+1,55|0,74+1,90

316L+Si0, |0,45+0,85|1,12+1,83 [ 1,40+3,45 (2,11+3,66
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Pierwsza powtoka, ta bezposred-
nio stykajgca sie z podtozem jest é))
ciggta. Obserwowane spekania sg
wynikiem naprezen skurczowych
pojawiajgcych sie w wysychajgcej
warstwie hydrolizatu powlekajgcej : :
nierownosci powierzchni podto- ' N
za. W TABELI 1 przedstawiono 4
przedzialy szerokosci szczelin w
warstwach w zaleznosci od chro-
powatosci podtoza. Warto w tym
miejscu zaznaczy¢, ze obecnos¢

takich szczelin na powierzchni
implantéw moze mie¢ korzystne
znaczenie z punktu widzenia
biointegracji implantu i tkanki.
Przyktadowo osteoblasty (komorki
kosciotworcze) ,nie zauwazajg”
szczelin o rozmiarach mniejszych
od 0,6um [1]. Oznacza to, ze na powierzchni zaopatrzonej
w liczne szczeliny o szerokosci powyzej 0,6 um osteoblasty
beda chetnie osiedlaty sie, proliferowaty i syntezowaty biatka
stanowigce zaczatek tkanki kostnej. Z przeprowadzonych
pomiarow wynika, ze dla warstwy TiO, korzystng topografie
powierzchni dla rozwoju osteoblastdw mozna zapewnic
stosujac podtoza o chropowatosci Ra 1,25 i Ra 2,5, nato-
miast w przypadku warstwy SiO, w petnym analizowanym
zakresie chropowatosci od Ra 0,16 do Ra 2,5 takie warunki
sSg zapewnione.

Podtoza ze stali 316L i stopu Ti6Al4V z naniesionymi
warstwami TiO, i SiO, poddano testom, sprawdzajgcym ich
odpornos¢ na cyklicznie powtarzajgce sie odksztatcenia. Na
podstawie przeprowadzonych badan mozna stwierdzi¢, ze
40.000 cykli zmian odksztatcenia w zakresie od 0,1% do
0,18% nie spowodowaly uszkodzen naniesionych warstw.

Podsumowanie

Przeprowadzone badania pokazujg, ze dobierajgc
chropowatos¢ podtoza pod warstwe TiO, i SiO, nanoszong
technikg zol-zel mozliwe jest réznicowanie topografii po-
wierzchni implantu, jednoczesnie uzyskujgc efekt zwieksze-
nia odpornosci na destrukcyjne oddziatywanie srodowiska
tkankowego. W zaleznosci od zatozonego celu leczenia
mozna uzyska¢ powierzchnie zapewniajgcg dobrg bioin-
tegracje implantu z tkankg kostng lub wtedy, gdy nie ma
takiej potrzeby, powierzchnie umozliwiajgca tatwe usunigcie
implantu (implanty krétkoterminowe).
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RYS. 2. Obrazy mikroskopowe warstwy TiO, natozonej na stali 316L dla dwoch
skrajnych chropowatosci podtoza: a) Ra 0,16, b) Ra 2,5 (SEM, 3000x).

FIG. 2. Images of stainless steel with TiO, coating for two extreme different
substrate surface roughness: a) Ra 0,16; b) Ra 2,5 (SEM, 3000x).

The conducted research show that advanatageous to-
pography for osteobalsts is substrates surface with rough-
ness value equal Ra 1,25 i Ra 2,5 for TiO, coating layer and
roughness from Ra 0,16 to Ra 2,5 for SiO, coating layer.

The resistance of TiO, and SiO, coating layers on cyclic
elastic strain were analysed. The research show that forty
thousand elastic strain cycles from 0,1% to 0,18% applied
in test did not cause the damage of coatings.

Summary

The presented analysis indicated that using selected
roughness of substrates which are covered sol-gel tech-
niques by TiO, and SiO, coatings is available receive diverse
topography of implant surface and improve them properties.
It is possible to obtain different aim of treatment depended
on term of using implants for short or long-term period.
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Streszczenie

W pracy przeprowadzono ocene zachowania sie
w Srodowisku biologicznym resorbowalnych kom-
pozytéw polimerowo-metalicznch. Stanowigce faze
metaliczng ggbki magnezowe impregnowano kopoli-
merem PLDLA metodg zanurzania w roztworze. Na
podstawie testéw in vitro okreslono stopien degradacji
kompozytéw (pH, przewodnictwo). Przeprowadzono
analize mikrostruktury (SEM, uCT) oraz oszacowano
porowatos¢ catkowitg probek.

Stwierdzono, ze zastosowany polimer moze spet-
ni¢ funkcje bariery opdzniajgcej resorpcje implantu
magnezowego. Proces ten wymaga jednak dalszych
badan i optymalizacje warunkoéw imersji poniewaz
polimer nie zabezpieczyt w dostatecznym stopniu
powierzchni magnezu przed zbyt szybko postepujgca
korozjg.

Stowa kluczowe: kompozyty, materiaty resorbowalne,
magnez

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 90-93]

Wprowadzenie

Materiaty na bazie magnezu mogg stanowic¢ jedng z pro-
pozycji implantéw resorbowalnych o dobrych parametrach
mechanicznych. Magnez wystepuje w organizmie ludzkim, a
jego jony majg istotne znaczenie biologiczne m.in. utrzymujg
cidnienie osmotyczne krwi, uczestniczg w przekazywaniu
sygnatow w ukfadzie nerwowym, a ich wysoka koncentracja
sprzyja aktywacji komoérek kostnych. Jak wynika z badan
in vivo implanty magnezowe nie wykazujg toksycznosci, a
produkty ich korozji sg fagocytowane, bgdz rozpuszczane
i wydalane z organizmu [1].

Prowadzone sg prace nad wytwarzaniem r6znego typu
implantéw na bazie magnezu takich jak stenty, Sruby czy
rusztowania [2-6]. Ze wzgledu jednak na fakt, ze magnez
i jego stopy zbyt szybko ulegajg degradacji w srodowisku
wodnym istnieje, potrzeba wydtuzenia czasu jego degra-
dacji. Mozna to osiggng¢ poprzez opracowanie nowych
bardziej ztozonych stopéw lub poprzez zabezpieczenie mag-
nezu przed bezposrednim wptywem Srodowiska np. stosujgc
odpowiednie pokrycia. Niniejsza praca stanowi probe otrzy-
mania kompozytéw magnezowo-polimerowych mogacych
znalez¢ zastosowanie jako materiat implantacyjny.
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Abstract

The work concerns the assessment of resorbable
polymer-metallic composite behaviour in the biological
solution. Magnesium sponges were immersed with
copolymer (PLDLA). On the basis of in vitro tests the
degradation rate of composites was determined (pH
and conductivity). Microstructure analyses (SEM, uCT)
and total porosity for all samples were estimated. It
was found that the polymer used can perform a fun-
ction of inhibition barrier for implant’s resorption. This
process still requires another research and optimiza-
tion of immersion’s conditions due to the magnesium
surface insufficient polymer protection against the
rapid corrosion progress.

Keywords: composites, resorbable materials, mag-
nesium

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 90-93]

Introduction

Magnesium based materials can play an essential role
as resorbable implants due to their mechanical parameters.
Magnesium, when present in the body, releases ions. They
maintain blood osmotic pressure, taking part in signal trans-
fer in the neurological system and their high concentration
activate bone cells to grow. In vivo tests of magnesium im-
plants revealed non-toxic behaviour. Products of magnesium
corrosion are removed by phagocytosis process [1].

Recent works concern different types of magnesium
implants such as stents, screws or scaffolds [2-6]. Due to
fast magnesium degradation in the biological solution it is
necessary to prolong its degradation time. That is achiev-
able by elaboration of magnesium alloys or protection from
solution influence by the magnesium surface covering.
The current work is magnesium composites infilirated with
the polymer manufacturing attempt. Such types of materials
can be used as implants.

Materials and methods

Magnesium composites were manufactured by casting
method. In the first stage of the experiment cylindrically
shaped magnesium sponges (diameter=8mm, high=10mm)
were obtained. For that purpose a porogen (NaCl) with
grain-size above 500 ym was taken. Pure magnesium was
used as a precursor of sponges structure. In the manufac-
turing procedure salt was infiltrated with melt magnesium.
This process was carried out under protective atmosphere.
That is how magnesium casts were obtained (FIG. 1).



RYS. 1. Cylindryczne odlewy magnezowe przed
procesem usuwania porogenu.

FIG. 1. Cylindrical magnesium casts before porogen
removal.

Materialy i metody

Kompozyty magnezowo-polimerowe wytworzono
w procesie odlewania. W pierwszym etapie wytwarzania
otrzymywano cylindryczne gabki magnezowe o $rednicy
8mm i wysokosci 10mm. W tym celu jako $rodek porotwor-
czy zastosowano sol kuchenng NaCl o wielkosci ziaren
powyzej 500um. Jako prekursor struktury ggbczastej uzyto
czystego magnezu. Nastepnie w atmosferze ochronnej prze-
prowadzono proces infiltracji soli magnezem, w efekcie kté-
rego otrzymano odlewy magnezowe (RYS. 1). W kolejnym
etapie odlewy poddano obrébce skrawaniem. Usuniecie
porogenu z materiatu uzyskano w wyniku ptukania probek
kolejno w roztworze NaOH oraz w wodzie destylowanej
(RYS. 2). Po wysuszeniu sprezonym powietrzem prébki pod-
dano trawieniu metodg grawitacyjng. Jako kgpiel trawigca
zastosowano mieszanine kwasu octowego, azotanu(V)sodu
oraz zjonizowanej wody. Kolejnym etapem byta modyfikacja
porowatego magnezu polimerem resorbowalnym PLDLA
(kopolimer L-laktydu 92% i DL laktydu 8%; Centrum Poli-
merow i Materiatdw Weglowych PAN, Zabrze).

Do nanoszenia polimeru resorbowalnego na prébki
magnezowe wykorzystano urzgdzenie Dip Coater (model
KSV-DC firmy LOT—Oriel GmbH & Co. KG, Darmstadt).
Prébki magnezowe zanurzano w roztworze polimeru nano-
szgc odpowiednio jedng dwie lub trzy warstwy i otrzymujgc
w ten sposob réznego typu kompozycije (TAB. 1). Dodatkowo
w czasie procesu pokrywania prébek polimerem sterowano
takimi parametrami jak predko$¢ zanurzania oraz czas
przebywania prébek w roztworze.

Mikrostrukture otrzymanych ggbek magnezowych ob-
serwowano przy pomocy mikrotomografu komputerowego
(Scanco Medical 80) oraz elektronowego mikroskopu ska-
ningowego (SEM, JEOL 1560). Okreslono ich porowato$¢
catkowitg. Na podstawie testéw in vitro w wodzie i w ptynie
Ringera (4 tygodnie/37°C) oceniano degradacje kompozy-
téw magnezowych.

RYS. 3. Fotografia
MCT przedstawiajaca
rzut z gory porowate-
go magnezu po usu-
nieciu porogenu.

FIG. 3. uCT photo-
graphy presented
”up view” of porous
magnesium after po-
rogene removal.

RYS. 2. Cylindryczne odlewy magnezowe po usu-
nigciu porogenu.

FIG. 2. Cylindrical magnesium casts after porogen
removal.

Next, casts were machinated. Porogen was removed from
the material by the sample’s rinsing with NaOH solution
and after in the distilled water (FIG. 2). After drying with
compressed air samples were gravitationally etched. For an
etching batch a mixture of acetic acid, sodium nitrate and
deionized water was used. Next stage of the experiment was
a maodification of pure magnesium with a resorbable polymer
PLDLA (copolymer L—-lactide 92% and DL lactide 8%; Poly-
mers Centre and Carbon Materials—PAN, Zabrze).
Magnesium samples were immersed with the polymer in
the Dip Coater (model KSV-DC, LOT—Oriel GmbH & Co.
KG, Darmstadt). Different compositions of layers (single,
double, triple layer) were obtained (TAB. 1). Additionally, dur-
ing the immersing process parameters such as an immersion
velocity and the time of immersion were controlled.

TABELA 1.

Rodzaje gabek polimerowo-metalicznych.
TABLE 1.

Different types of polimer-metallic sponges.

Predkosé : "
Numer as n : Czas imers;ji
probki Polimer lllloscbcykllf fanurza_nla Immersion
Sample’s Polymer UmBer o SneLSIon time
. cycles velocity Is]
[mm/min]
1 PLDLA 1 5 90
2 PLDLA 1 85 30
3 PLDLA 2 85 30
4 PLDLA 2 5 90
5 PLDLA 3 85 30
6 PLDLA 3 5 90

10,6

104

10,2

10

98

0 5 10 15 20 25 30

RYS. 4. Zmiany pH ptynu Ringera podczas inku-
bacji gabek Mg/PLDLA.

FIG. 4. pH changes of Ringer solution during the
Mg/PLDLA sponge’s incubation.
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RYS. 5. Zmiany przewodnosci wody destylowanej
podczas inkubacji gabek Mg/PLDLA.

FIG. 5. Conductivity changes of distilled water
during the Mg/PLDLA sponge’s incubation.

Wyniki i dyskusja

Badania przy pomocy mikrotomografii komputerowe;j
wykazaty, ze otrzymane prébki magnezowe posiadajg mi-
krostrukture porowata, odpowiadajgca wielkosc¢ ziaren soli.
Pory otwarte o rozmiarach powyzej 500um rozmieszczone
sg rownomiernie w catej objetosci (RYS. 3). Porowatosé
catkowita otrzymanych walcéw magnezowych wynosi
ok. 70%, co w przyblizeniu odpowiada porowatosci kosci
gabczaste;.

Jak wynika z testéw in vitro zastosowanie PLDLA jako
pokrycia ochronnego na ggbczastych strukturach magnezo-
wych ma korzystny wptyw na ich zachowanie w $rodowisku
ptynéw biologicznych (RYS. 4, RYS. 5). Polimer resorbo-
walny poprzez czesciowe zablokowanie dostepu ptynow
chroni komdrkowg strukture magnezowa przed zbyt szybkag
resorpcjg i zbyt intensywnym wydzielaniem sie produktéw
rozktadu do otoczenia. Efekt ten jest widoczny zwtaszcza w
pierwszych dniach inkubacji (ponizej 2 tygodni). Szybkosé
resorpcji kompozytu zalezy rowniez od predkosci zanurzania
oraz liczby cykli. Im mniejsza predko$¢ zanurzania i wigksza
liczba cykli tym lepsze zabezpieczenie przed korozjg, o czym
Swiadczy wolniejszy wzrost pH.

Badania wykazaty, ze pokrycie polimerowe moze op0dz-
nia¢ resorpcje magnezu jednakze powierzchnia metalu nie
jest dostatecznie zabezpieczona przed korozjg, o czym
Swiadczy podwyzszone pH $rodowiska. W konsekwencji
kompozyty tego typu wymagajq [r=sypmsp—
dalszego udoskonalenia, gdyz | o
tak znaczna alkalizacja $rodo-
wiska moze by¢ niebezpieczna |
dla organizmu. .

Obserwacje mikrostruktural- 5 s
ne wykazaty wptyw srodowiska |
wodnego (woda/Ringer) na za-
chowanie sig kompozytéw (Rys. A
6a). Poréwnujgc powierzchnie ¥
wyjsciowych kompozytéw oraz j§
kompozytéw po czterotygo-
dniowej inkubacji w wodzie, dla |
probek narazonych na dziatanie
srodowiska wodnego zaobser-
wowano korozje. Zjawisko to
potwierdzajg widma EDS (Rys.
6b), ktére w przypadku prébek
po inkubacji wskazujg na wiek-
szg zawartos¢ tlenu.

destylowane;j.

in distilled water.

Computer microtomography (Scanco Medical 80) and
scanning electron microscopy (SEM, JEOL 1560) was used
to observe microstructure of magnesium sponges. Also,
a total porosity was estimated. On the basis of in vitro
tests which were carried out in water and Ringer solutions
(4 weeks/37°C) the degradation of magnesium composites
was determined.

Results and discussion

Results of computer microtomography showed that
magnesium samples had porosity similar to the shape and
the grain-size of salt (porogen). Open pores with pore size
above 500um were distributed uniformly in whole volume
(FIG. 3). Total porosity of the magnesium samples was
averaged for about 70%, which is similar to the porosity of
spongy bone.

In vitro tests showed that the introduction of PLDLA on
the magnesium spongy structures as a protective cover-
ing had favourable influence on its behaviour in biological
solution (FIG. 4, FIG. 5). Resorbable polymer protected
magnesium cellular structure from rapid resorption and too
intense degradation products realising. This type of effect
was mostly visible in the first days of incubation (under 2
weeks). The velocity of the composite resorption depended
on an immersion velocity and number of cycles. The lower
velocity of immersion and the higher number of cycles the
better protection against corrosion was possible to obtain.
Such behaviour was proved by slower pH increase.

Examinations showed that the polymer covering can
delay magnesium resorption but the metal surface was not
protected enough against rapid corrosion progress which
was proved by the pH rising. In the consequence, such com-
posites should be improved in order to significant solution
alkalization which could be dangerous for organism

Microstructural observations showed solution’s (water/
Ringer) influence on the composites behaviours (Fig. 6a).
Initial composites in comparison to the composites after four
week’s incubation in water revealed corrosion. This effect
was proved by EDS spectra (FIG. 6b) which, for the samples
after incubation, showed higher oxygen contents.

100
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RYS. 6. a) zdjecie SEM gabki Mg/PLDLA po 4 tygodniach inkubacji w wodzie de-
stylowanej; b) analiza EDS gabki Mg/PLDLA po 4 tygodniach inkubacji w wodzie

FIG. 6. a) SEM photograph of Mg/PLDLA sponge after 4 weeks of incubation in
distilled water; b) EDS analyses of Mg/PLDLA sponge after 4 weeks of incubation
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Whioski

1) Otrzymano ggbki magnezowe o porowatosci catkowitej
0k.70% i rozmiarze porow powyzej 500um.

2) Impregnacja gagbek magnezowych polimerem
PL(DL)LA poczgtkowo ograniczyta resorpcje metalu przy
czym stopien zabezpieczenia materiatu byt zalezny od liczby
cykli oraz predkosci zanurzania w roztworze polimeru.

3) Zastosowany rodzaj polimeru oraz parametry pro-
cesu immersji nie zabezpieczajg w dostatecznym stopniu
powierzchni metalu przed korozjg. Po czterech tygodniach
inkubacji obserwuje sie degradacje kompozytow.
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Conclusions

1) Magnesium sponges with total porosity averaged about
70% and size pores above 500um were obtained.

2) Magnesium sponges immersed with the polymer such
as PLDLA limited originally metal resorption. The level of
material protection depended on immersion velocity and
number of cycles.

3) Polymer used and parameters of the immersion did
not protect a metal surface against the corrosion sufficiently.
After four weeks of incubation the composite’s degradation
was observed.
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Streszczenie

Zastosowanie wtokien oraz wyrobow wtokienni-
czych w medycynie wzrostfo intensywnie na prze-
strzeni ostatnich lat. Obecnie wtékna i biotekstylia
wykorzystywane sg niemal we wszystkich dziedzinach
zwigzanych z medycyng i ochrong zdrowia. Materiaty
wtdkniste stosowane sg zaréwno jako tzw. ,materiaty
do uzytku zewnetrznego” czyli miedzy innymi spe-
cjalistyczna odziez ochronna jak rowniez w postaci
artykutow higienicznych, materiatow opatrunkowych,
w urzgdzeniach pozaustrojowych oraz jako materiaty
implantacyjne, stykajgce sie bezpoS$rednio z tkankami
pacjenta. W pracy przedstawiono przeglad zastoso-
wan witdkien i materiatdbw wtdknistych w medycynie
i inzynierii biomateriatow.

Stowa kluczowe: tekstylia medyczne, biomateriaty,
implanty wtokniste

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 93-97]

FIBERS IN MEDICINE AND
BIOMATERIALS ENGINEERING
— REVIEW OF APPLICATIONS
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Abstract

The use of fibres and textiles in medicine has grown
dramatically within the last years. Nowadays the ap-
plication of fibres and biotextiles is widespread and
covers all aspects of medicine and health care. Me-
dical textiles are use widely as: “materials for external
application”, such as protective healthcare garments,
hygiene products, wound dressing materials, extracor-
poreal devices, and as implantable textile, which has
a direct contact with patient tissues. In this work an
introduction to fibre and textile will be presented along
with a discussion of application areas.

Keywords: medical textiles, biomaterials, fibrous
implants

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 93-97]
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Wprowadzenie

BI® MATERIALS

Dynamiczny rozwdj nowych technologii w potgczeniu z
postepem i rosngcymi wymaganiami w dziedzinie medycyny
sprawit, ze tekstylia stanowig niezwykle obiecujgcg grupe
materiatéw dla zastosowan medycznych. Obecnie mozliwa
jest produkcja wtokien nie tylko o ré6znorodnych wiasci-
wosciach fizyko-chemicznych zapewniajacych komfort i
bezpieczenstwo pacjenta czy personelu medycznego lecz
réwniez wytwarzane sg widkna o specyficznych wiasciwos-
ciach biologicznych pozwalajgcych na szybszg regeneracje
uszkodzonych tkanek czy organdw.

W zaleznosci od przeznaczenia materiaty widkniste mogag
by¢ wytwarzane w formie: dzianin, wtoknin, tkanin, plecio-
nek, siatek bgdz widkien stanowigcych faze wzmacniajaca
kompozyty [1-4].

Mozliwos$¢ modyfikacji powierzchni witokien, jak rowniez
wprowadzania wypetniaczy w formie nanometrycznej (na-
noczgstek ceramicznych, nanoproszkéw metalicznych lub
nanorurek), pozwala uzyska¢ materiaty o polepszonych
wtasciwosciach wytrzymato$ciowych, termicznych oraz
zwiekszonej odporno$ci na dziatanie czynnikow zewnetrz-
nych. Modyfikacja wiékien poprzez zastosowanie dodat-
kéw o wiekszych rozmiarach niz nanometryczne, takich
jak mikrosfery lub mikrokapsuty, wypetnionych zwigzkami
chemicznymi wykazujgcymi zdolnos¢ stopniowego ich
uwalniania, pozwala na uzyskanie materiatéw o polepszo-
nych wtasciwos$ciach biologicznych oraz o wiasciwosciach
antybakteryjnych czy antygrzybicznych.

Materiaty widkniste w medycynie

Materiaty witdkniste wykorzystywane w medycynie, ze
wzgledu na zastosowanie mozna podzieli¢ na dwie grupy:
|. Materiaty wtdkniste nieimplantacyjne takie jak:

1. Materiaty przeznaczone na specjalistyczng odziez
ochronng oraz wyposazenie sal operacyjnych,

2. Materiaty widkniste kontaktujgce sie z skorg pacjenta,
artykuty higieniczne

3. Materiaty witokniste wykorzystywane w urzgdzeniach i
aparaturze medycznej

Il. Materiaty wtdkniste przeznaczone na implanty

1. Nici chirurgiczne

2. Implanty tkanki miekkiej

3. Implanty tkanki twardej

4. Podioza tkankowe

I. Materialy widkniste nieimplantacyjne

Pierwszg najbardziej popularng grupe tekstyliow sto-
sowanych w medycynie stanowig wtokniste materiaty
nieimplantacyjne.

Wsrdd tej grupy materiatdw widknistych znajdujg sie
tekstylia przeznaczone na specjalistyczng odziez medycz-
ng, bielizne szpitalng o zwigkszonej odpornosci na rozwdj
drobnoustrojéw chorobotwérczych, elementy wyposazenia
sal operacyjnych (odziez, chusty chirurgiczne) czy pokrycia
materacy szpitalnych.

Przy produkcji anty-odlezynowych pokry¢ materacéw
szpitalnych czy tez podktadéw higienicznych stosowane
sg miedzy innymi dzianiny na bazie poliestru/bawetny
powlekane polichlorkiem winylu czy poliuretanem. Dla
chorych lezgcych istotne jest utrzymanie skéry w jak naj-
lepszym stanie. Dzieki zastosowaniu dzianin posiadajgcych
doskonate wtasciwosci takie jak wodoszczelnos¢ czy paro-
przepuszczalnos¢ (materiaty ,oddychajgce”) mozliwe jest
zapewnienie pacjentom uczucia zwiekszonego komfortu.

W warunkach klinicznych wystepuje koniecznos¢ no-
szenia przez personel medyczny antybakteryjnych ubran

Introduction

The dynamic development of new technology coupled
with the progress and growing demands of medicine have
all caused textile materials to have taken on the role of an
especially promising group of materials for medical ap-
plications. Nowadays, it is possible to manufacture fibres
with not only diverse physical and chemical properties that
ensure the comfort and safety of the patient or the medical
staff, but also fibres are produced with special biological
properties enabling faster regeneration of damaged tissues
or organs.

Depending on the purpose, fibrous materials can be
produced in the following forms: knitted fabrics, non-woven
fabrics, woven fabrics, plaited fabrics or fibres for the rein-
forcement of composites [1-4].

The potential for fibre surface modification, or for the
inclusion of additives in nanometric forms (ceramics na-
noparticles, metallic nanopowders or nanotubes) makes it
possible to obtain materials with improved strength, thermal
properties and increased resistance to the outdoor factors.
Modification of fibres through the use of additives Langer
than the nanometric scale, such as microspheres or mi-
crocapsules filled with chemical compounds, with gradual
release abilities, makes it possible to obtain materials with
improved biological properties, as well as better antibacterial
or antifungal properties.

Fibrous materials in medicine

Fibre and its products, used in the medical field, according
to their medical applications can be divided in two groups:
I. Non-implantable fibrous materials such as:

1. Fibrous materials for protective healthcare garments and
operating theatre equipment

2. Fibrous materials which may have contact with skin,
hygiene products

3. Fibrous materials used in extracorporeal devices

Il. Implantable textiles

1. Sutures

2. Soft tissue implant

3. Hard tissue implants

4. Tissue scaffolds

I. Non-implantable fibrous materials

The first, most common group of textiles used in medi-
cine are non-implantable fibrous materials. That group of
fibrous materials includes textiles designed for specialized
medical wear, hospital linen with improved resistance to
the development pathogenic micro-organisms, operating
room equipment (clothing, surgical cloths) or hospital mat-
tress covers.

The manufacturing process of antibedsore mattress cov-
ers or hygiene incontinence sheets includes using PVC- or
polyurethane-covered polyester/cotton-based knitted mate-
rials. For lying patients, it is essential to maintain their skin in
the best condition possible. Due to the use of knitted materi-
als with superb properties such as water resistance or water
vapour permeability (“breathable” materials), it is possible to
provide patients with a sense of increased comfort.

In clinical conditions, there is a need for the medical
staff to wear antibacterial clothes, facemasks and to use
antibacterial hospital bed linen. Such applications usually
require the use of unwoven fabrics (usually for single-use
materials) and cloth (reusable materials).

Surgical masks are designed to protect the patient from
staff-spread contagious factors and, in some situations, they
protect the staff from the infiltration of potentially contagious



i masek oraz koniecznos¢ stosowania antybakteryjnej po-
Scieli szpitalnej. Do takich zastosowan najczesciej uzywane
sg wtokniny (zazwyczaj na materialy jednorazowego uzyt-
ku) oraz tkaniny (materiaty nadajgce sie do wielokrotnego
uzycia).

Maska chirurgiczna stuzy do ochrony pacjenta przed
rozprzestrzenianymi przez personel czynnikami zakaz-
nymi oraz w pewnych sytuacjach chroni personel przed
przesigkaniem potencjalnie zakaznych ptynéw. Rowniez
fartuchy chirurgiczne i okrycia ochronne muszg stanowic
bariere dla zakazenia. Oznacza to, ze w czasie uzytko-
wania nie mogg przepuszczac ptyndw i mikroorganizmaow,
tzn. muszg wytrzymac¢ odpowiednie cisnienie, ktére moze
by¢ wywierane na fartuch podczas zabiegu [5]. Materiaty,
z ktérych obecnie sg wykonywane fartuchy i obtozenia, sg
ré6znorodne: tkaniny (naturalne i syntetyczne), witékniny,
widkniny laminowane. Zazwyczaj na okrycia ochronne dla
lekarzy i personelu medycznego stosowane sg widkna
celulozowe, z polietylenu, polipropylenu lub bawetniane.
Czesto witdkna te sg modyfikowane poprzez wprowadzanie
do plynéw przedzalniczych srodkéw antybakteryjnych lub
poprzez wprowadzanie na etapie wytwarzania widkien do
tworzywa widknotwdrczego, zwigzkéw metali o charakterze
antybakteryjnym. Powszechnie wiadomo, ze wigkszos¢ za-
kazen wystepuje podczas zabiegu operacyjnego, poprzez
przedostanie sie mikroorganizmdéw do otwartej rany, dlatego
powtoki antybakteryjne stosowane sg réwniez na chustach
chirurgicznych w celu zmniejszenie ryzyka zanieczyszczenia
rany [2].

Materiaty wtdkniste zaliczane do tej grupy, powinny by¢
tatwe w utrzymaniu czystosci i dezynfekcji, musza to by¢
materiaty niealergizujgce, antyelektrostatyczne, antygrzy-
biczne oraz odporne na przenikanie ptynéw.

Biotekstylia odgrywajg rowniez wazng role w leczeniu
ran. Drugi rodzaj materiatéw nieimplantacyjnych stosowa-
nych w medycynie stanowig materiaty kontaktujgce sie ze
skorg pacjenta [19]. Sg to materiaty opatrunkowe (bandaze,
opaski uciskowe, gazy, plastry) oraz artykuty higieniczne
(pieluchy jednorazowego uzytku, chusteczki itp.). Zazwyczaj
na bandaze elastyczne stosowane sg wtékna z poliuretanu
(tzw. spandex). W Polsce stosuje sie widkna z wysokoe-
lastycznej przedzy poliuretanowej i poliamidowej [6]. W
produkcji srodkéw higienicznych dla kobiet stosowane sg
widkna celulozowe. Natomiast opatrunki produkuje sie z
widkien z polimeréw naturalnych np. takich jak bawetna,
chitozan, czesto spotykane sg opatrunki alginianowe -
posiadajgce zdolno$¢ oczyszczania ran z drobnoustrojow
(Kaltostat, Kaltogen, Sea Sorb, AlgisiteM, Sorbalgon,
Sorbsan) poliuretanowe - majgce zdolno$¢ pochtaniania
duzej ilosci wysiegu (Allevin, Allevin cavity, Lyofam, Tielle)
oraz opatrunki posiadajgce zdolno$é pochfaniania zapa-
chu (Actisorb, ActisorbPlus, Kaltocarb, LyofamC, Versiva,
Carboflex, Carbonet, Combiderm, CutinovaHydro, Inadine,
Nu-Gel, Fibracol, Promogran). Oprécz tych podstawowych
grup opatrunkéw istniejg takze opatrunki ztozone o wielo-
sktadnikowej budowie, dzieki temu ich dziatanie jest szersze
niz preparatow jednosktadnikowych [7-8].

Sposrod materiatow widknistych dla zastosowan me-
dycznych coraz wiekszym zastosowaniem cieszg sie nano-
widkna. Nanowtdkna z biodegradowalnego polimeru mogg
by¢ natryskiwane na zraniong, poparzong skére. Obecnos¢
nanowtdkien w opatrunku sprzyja formowaniu sie naturalnej
skory, zapobiegajgc powstawaniu blizny jak ma to miejsce
w trakcie tradycyjnego leczenia [9].

Materiaty opatrunkowe muszg posiadac okreslone ce-
chy. Najwazniejsze z nich to ochrona przed infekcjg oraz
zdolnos¢ absorpcji krwi. Jednoczesnie powinny to by¢
materiaty delikatne i tatwe do zastosowania oraz usuniecia
[2]. W przypadku srodkéw opatrunkowych, podobnie jak w

liquids. Also surgical aprons and protective clothing must
form a barrier against infection. This means that while they
are in use, they may not let through liquids and micro-organ-
isms, i.e. they have to resist the appropriate pressure which
may be exerted on the apron during an operation [5].

Materials aprons and wrappings are currently made of
are diverse: Fabrics (natural and synthetic), unwoven cloths,
laminated unwoven cloths. Usually used for doctors’ and
medical personnel’s protective clothing are cellulose fibres,
made of polyethylene, polypropylene or cotton. These fibres
are often modified through adding antibacterial agents to
spinning liquids or adding antibacterial metal compounds
to the fibroplastic material at the stage of fibre manufacture.
It is a well-known fact that most infections occur during the
operation, as a result of micro-organisms penetrating into
an open wound, which is a reason why antibacterial coat-
ings are also used for surgical cloths to minimize the risk of
wound contamination [2]. Fibrous materials included in this
group should be easy to keep clean and disinfect, they must
be nonallergic, anti-electrostatic, antifungal and resistant to
liquid penetration.

Biotextiles also play an import ant role in wound healing.
The second kind of nonimplantable materials used in medi-
cine are materials used for external application on the body
with skin contact [19]. They include wound dressing products
(bandages, tourniquets, gauze, plasters) and hygiene prod-
ucts (single-use diapers, tissues etc.) Usually used for elastic
bandages are polyurethane fibres (“spandex”). In Poland,
highly elastic polyurethane and polyamide yarn fibres are
used [6]. In feminine hygiene product manufacture, cellulose
fibres are used. Dressing products on the other hand are
made from natural polymer fibres, such as cotton, chitosan;
alginate dressing products are also popular — they have the
capacity to cleanse wounds of microorganisms (Kaltostat,
Kaltogen, Sea Sorb, AlgisiteM, Sorbalgon, Sorbsan), as
well as polyurethane products — with the capacity to absorb
great amounts of effusion (Allevin, Allevin cavity, Lyofam,
Tielle) and odour-absorbing dressing products (Actisorb,
ActisorbPlus, Kaltocarb, LyofamC, Versiva, Carboflex,
Carbonet, Combiderm, CutinovaHydro, Inadine, Nu-Gel, Fi-
bracol, Promogran). Apart from those basic dressing product
groups, there are also multicomponent-structure compound
dressing products, which makes their action more extensive
than that of single-component preparations [7-8].

Among fibrous materials for medical purposes, nanofi-
bres are being more and more widely applied. Nanofibers
of biodegradable polymers can be directly sprayed onto the
injured location of skin to form a fibrous mat dressing, which
can let wounds heal by encouraging the formation of normal
skin growth and eliminate the formation of scar tissue which
would occur in a traditional treatment [9].

Dressing materials must have certain qualities. The most
important ones include protection against infection and
blood absorption. At the same time, the materials should be
delicate and easily to apply or remove [2]. In case of dress-
ing products, just as in case of materials used for the fitting
of operating rooms and for specialized protective clothing,
various modifications are used. Fibres and yarn are a perfect
carrier of pharmacologic preparations and there is virtually
hardly any medicament that could not be introduced into
textiles [10]. Traditional sanitary fibres are often combined
with active microcapsules made of dibutyrylochitin, contain-
ing active biological substances in the form of medicine.

Another no less important direction for the application
of fibres in medicine is medical equipment and systems as
well as different healing support agents [11]. Fibres used for
bodily function support of organs such as lungs, kidneys,
liver, heart as well as blood-cooperating equipment (drug
delivery devices, blood access shunts, air or power lines for

95

BI® MATERIALS



96

BI® MATERIALS

przypadku materiatébw stosowanych na wyposazenie sal
operacyjnych i specjalistyczng odziez ochronng stosuje sie
réznego rodzaju modyfikacje. Wtokna i przedze sg dosko-
natym nosnikiem preparatow farmakologicznych i nie ma
praktycznie medykamentu, ktérego nie datoby sie wpro-
wadzi¢ do wyrobdw widkienniczych [10]. Czesto tradycyjne
widkna sanitarne faczy sie z aktywnymi mikrokapsutami
wykonanymi z dibutyrylochityny, zawierajgcymi substancje
biologicznie czynne w postaci leku.

Innym nie mniej waznym kierunkiem zastosowania wio-
kien w medycynie jest sprzet i aparatura medyczna oraz
rézne srodki wspomagajgce procesy leczenia [11]. Widkna
stosowane sg w urzadzeniach stuzacych do podtrzymywa-
nia funkcji zyciowych organoéw takich jak ptuca, nerki, watro-
ba, serce jak réwniez w urzadzeniach wspétpracujgcych z
krwig (urzgdzenia do dawkowania lekdw przez skore, cewki
wspotpracujgce z krwia, izolacje przewodoéw do rozruszni-
koéw serca) [12]. Stosowane sg tutaj miedzy innymi wiékna
celulozowe, poliestrowe (sztuczne nerki), polipropylenowe
(sztuczne ptuca) polisulfonowe (dializa) [11].

Il. Materiaty widkniste przeznaczone na implanty

Druga grupe materiatdéw wtdknistych stosowanych w
medycynie stanowig implanty stykajace sie bezposrednio z
tkankami pacjenta. Sg to materialy przeznaczone na szwy i
nici chirurgiczne, implanty tkanki miekkiej oraz tkanki twar-
dej, sztuczne zyty i tetnice [13].

Materiaty szewne sg najpowszechniej uzywanymi mate-
riatami implantacyjnymi w chirurgii. Stosowane sg one do
zespalania wszystkich rodzajow tkanek w ciele cztowieka.
Istnieje wiele rodzajéw nici chirurgicznych, posiadajacych
rézng grubos¢, wytrzymatosc, gtadkos¢ powierzchni i w réz-
ny sposéb zachowujgcych sie w srodowisku biologicznym
[14]. Mozemy je podzieli¢ na resorbowalne (np.: PGA), de-
gradowalne (np.: Iniane, poliamidowe) i biostabilne (np.: poli-
estrowe), jedno- i wielowtdkienkowe, naturalne (np.: jedwab,
kolagen-katgut) i sztuczne (np.: nylon, polipropylen).

Materiaty wtokniste kompatybilne z tkankami miekkimi
wykorzystywane sg przede wszystkim jako protezy naczyn
krwionosnych, protezy wigzadet i Sciegien, protezy powiezi
miesni (np.: widkna poliestrowe), siatki chirurgiczne do
operacyjnego leczenia przepuklin (np.: wtdkna polipropy-
lenowe) oraz jako podtoza dla sztucznej skéry. Sposrod
widkien naturalnych duzym powodzeniem w leczeniu tka-
nek miekkich cieszg sie: kolagen, jedwab, celuloza oraz
widkna z modyfikowanych polisacharyddw takie jak chityna
(chitozan). Kolagen jest gtéwnym skfadnikiem ludzkiego
organizmu, wiec implanty o powierzchni modyfikowanej tym
materiatem tatwo adherujg do tkanki miekkie;.

W leczeniu tkanek twardych materiaty widkniste wyko-
rzystywane sg najczesciej w postaci kompozytowych ptytek
i $rub do zespalania odtamdw kostnych oraz tzw. klatek do
zespalania kregdw kregostupa. Protezy kosci czaszki sg
wytwarzane z przedzy polipropylenowej i poliestrowej. Mate-
riaty te posiadajg parametry fizyczne zblizone do naturalnej
kosci [6]. Trwaja réowniez badania nad osadzaniem nano-
widkien w postaci cienkich, porowatych filméw na protezach
tkanek twardych. Gradientowa struktura widknista filmu
pracuje jako miedzyfaza pomiedzy biomateriatem a tkankag
gospodarza i ma za zadanie redukowac przesztywnienie na
granicy tkanka-biomateriat oraz zapobiega¢ uszkodzeniu
biomateriatu po jego implantac;ji [9].

Materiaty wiokniste znajdujg coraz wicksze zastosowanie
jako tréjwymiarowe podtoza (tzw.: scaffoldy) w regenerac;ji
ubytkow tkanki chrzestnej i kostnej. Przewagg podiozy
widknistych w stosunku do innych podiozy stosowanych w
inzynierii tkankowej jest mozliwos¢ doktadnego zaprojek-
towania mikrostruktury, wyzszy wspotczynnik rozwinigcia
powierzchni, wieksza mozliwos¢é manipulacji mikrostruk-

heart) [12]. Applied here are, among others, cellulose fibres,
polyester fibres (kidney machines), polypropylene fibres
(lung machines) polysulfone fibres (dialisys) [11].

Il. Implantable fibrous materials

The second group of textile materials used in medicine
are implants designed for direct contact with patient’s tis-
sues. They have been used as sutures or threads, soft and
hard tissue implants or as vascular and arterial graft [13].
Surgical threads are the most common implants in surgery.
Sutures materials are used to join all kinds of tissues in
human body. There are a lot kinds of surgical threads dif-
ferencing in thickness, mechanical strength, surface quality
and their behaviour in contact with the body [14].

Suture materials can be put into different groups as re-
sorbable (PGA) or degradable ( polyamide) and biostable
(polyester), mono or multifilament, natural (silk, collagen)
and synthetic (nylon, polypropylene).

Fibrous materials which are compatible with soft tissue,
have been successfully used as vascular graft, prosthesis of
tendons and ligaments, muscle prosthesis (polyester fibres),
as support mesh for hernia repair (polypropylene) and as
scaffold for artificial skin. Natural fibres created from colla-
gen, silk, cellulose and modified polysaccharides including
chitosan are of growing interest in soft tissue reconstruc-
tion. Collagen is a main component of human organisms,
implants which have a surface modified with these material
adhere easily to the soft tissue.

In the therapy of hard tissues, fibrous materials are most
often used in the form of composite plates and screws for
joining bone chips and the so-called vertebrae-joining cages.
Skull-bone prostheses are manufactured from polypropylene
and polyester yarn. Those materials’ physical parameters
are close to those of natural bone [6]. Research is also
underway into depositing nanofibres as thin porous films
onto hard tissue prosthetic devices. This coating film with
gradient fibrous structure works as an interphase between
the prosthetic device and the host tissue, and is expected to
efficiently reduce the stiffness mismatch at the tissue/device
interphase and hence prevent the device failure after the
implantation [9].

Fibrous materials are finding more and more applications
as three-dimensional scaffolds for the regeneration of carti-
laginous and bone tissue wastage. The advantage of fibrous
scaffolds over other scaffolds used in tissue engineering is
the ability to precisely design the microstructure, their higher
coefficient of surface development, greater ability to manipu-
late their scaffold structure (ability to control parameters such
as fibre orientation or scaffold porosity) and its properties.
It has been observed that the orientation of fibres in fibrous
scaffolds has a positive effect on the orientation of colla-
gen fibres. Polyglycolyde and polyactide fibrous scaffolds
are widely used as scaffolds for the regeneration of tissue
because of their high porosity and biodegradation rate. Out
of natural polymers in application for tissue engineering,
the following are applied in the form of fibrous scaffolds:
chitosan, silk, alginates. It is also possible to manufacture
scaffolds for the reconstruction of collagen fibrous structure
wastage. Apart from healing cartilaginous and bone tissue
wastage, fibrous scaffolds are an attractive material for the
reconstruction of ligaments and tendons [15]. Nearly all
human tissues and organs are deposited onto nanofibrous
structures. Collagen is the main natural component of the
extracellular matrix, it is found in the form of 50-500 nm
diameter fibres. A polymer matrix made of nanofibres can
be identical to extracellular matrix proteins both with respect
to the chemical composition and the physical construction.
Thus, nanofibres seem to be a perfect biomimetic candidate
for tissue engineering scaffolds. Research is underway



turg scaffoldu (mozliwos¢ kontroli takich parametrow jak
orientacja witdkien czy porowatos¢ podioza) oraz jego
wiasciwosciami. Zaobserwowano, ze orientacja witdkien w
scaffoldach widknistych pozytywnie wptywa na orientacje
widkien kolagenowych. Podtoza widkniste z poliglikolidu
i polilaktydu sa szeroko stosowane jako scaffoldu do re-
generacji tkanek ze wzgledu na ich wysokg porowatosc i
szybkos¢ biodegradacji. Sposréd polimeréw naturalnych w
zastosowaniu dla inzynierii tkankowej w postaci wtoknistych
podiozy stosowane sg: chitozan, jedwab, alginiany. Réwniez
mozliwe jest wytwarzanie podtozy do rekonstrukcji ubytkow
o budowie wtdknistej z kolagenu. Oprocz leczenia ubytkow
tkanki chrzestnej i kostnej wtdkniste podtoza sg atrakcyjnym
materiatem do rekonstrukcji wigzadet i $ciegien [15]. Niemal
wszystkie z ludzkich tkanek i organéw osadzone sg w struk-
turach nanowtdknistych. Kolagen jest gtéwnym naturalnym
komponentem matrycy zewngtrzkomorkowej, wystepuje w
formie widkien o srednicy 50-500 nm. Polimerowa matryca
zbudowana z nanowtokien moze by¢ identyczna z biatka-
mi matrycy zewnatrzkomoérkowej zaréwno pod wzgledem
sktadu chemicznego jak réwniez fizycznej budowy. Dlatego
nanowtdkna wydajg sie by¢ swietnym, biomimetycznym kan-
dydatem na podtoza dla inzynierii tkankowej. Prowadzone
sg badania nad nanowtéknami z polimeréw syntetycznych
(PGA, PLGA, PCL) i naturalnych (kolagen, fibrynogen) dla
potrzeb inzynierii tkankowej [16]. Rozwdj technik otrzymy-
wania podtozy sprawia, ze mozemy otrzymac rusztowanie z
nanowtokien o odpowiednio utozonej sieci poréw, zaprojek-
towanej pod zestepowang tkanke [17]. Oprécz nanowidkien
polimerowych przeprowadzono badania nad podtozami
z nanowidkien weglowych. Badania in vitro pokazaly, ze
nanowtdkna weglowe sprzyjajg proliferacji osteoblastow
oraz stymulujg wzrost tkanki kostnej [18]. Zastosowanie
nanowtokien weglowych moze by¢ pomocne przy probach
regeneracji réznych innych tkanek ludzkich. Nanowtdkna
wykorzystywane sg rowniez jako nosniki lekow.
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into synthetic polymer nanofibres (PGA, PLGA, PCL) i and
natural polymer nanofibres (collagen, fibrinogen) for the
requirements of tissue engineering [16]. The development
of scaffold-obtaining techniques enables us to obtain a
scaffold made of nanofibres with a suitably lined network
of pores, designed for the tissue replaced [17]. Beside
polymer nanofibres, research has been carried out into
carbon nanofibre scaffolds. In vitro tests have shown that
carbon nanofibres support the proliferation of osteoblasts
and stimulate the growth of bone tissue [18]. The applica-
tion of carbon nanofibres may be helpful when attempting
to regenerate various other human tissues. Nanofibres are
also used as drug carriers.
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Streszczenie

W celu oszacowania prawdopodobienstwa prze-
rwania ciggtosci Sciany tetniaka aorty brzusznej (AAA)
konieczne jest zbadanie warunkéw obcigzeniowych
odpowiedzialnych za to zdarzenie, a takze iden-
tyfikacja zmian zachodzgcych w strukturze $ciany
tego naczynia w procesie rozwoju schorzenia. Stad,
gtéwnym celem prezentowanej pracy jest okreslenie
mechanicznych oraz strukturalnych wtasciwosci $cian
tetniakbw aorty brzusznej oraz preparatow zdrowych
aort. Wtym celu zastosowano test jednoosiowego
rozciggania probek wycietych z pobranych preparatow
w dwoch prostopadtych do siebie kierunkach: wzdtuz-
nym oraz obwodowym, a takze przeprowadzono
histologiczne badania mikrostruktury $ciany naczyn.
Na podstawie przeprowadzonego testu wytrzymatos-
ciowego wykreslono krzywa naprezenie-odksztatcenie
dla kazdego przebadanego przypadku i wyznaczono
charakterystyczne wielkoSci opisujgce wytrzymato$c
oraz sztywno$c¢ przebadanych probek. Uzyskane
wyniki wskazujg na istotny wzrost sztywnoSci w przy-
padku preparatow Scian tetniakéw, co szczegolnie
zaznaczyto sie w kierunku obwodowym.

[Inzynieria Biomateriatéw, 81-84, (2008), 98-100]

Wprowadzenie

Tetniak aorty brzusznej jest potencjalnie $miertelnym
schorzeniem o charakterze degeneracyjnym, ktérego
przebieg zwigzany jest z ostabieniem Sciany aorty. AAA jest
istotnym problemem spotecznym i klinicznym. Czestotliwo$é
wystepowania tetniaka waha sie na poziomie 4+10% [1,2].
Nieleczony tetniak stale sie roénie i rozwija az do momentu
przerwania ciggtosci jego $ciany, co powoduje Smiertelnosé
na poziomie 90% [3,4]. Z drugiej strony, planowe zabiegi
operacyjne wyciecia tetniaka aorty brzusznej sg kosztowne
i zwigzane sg ze zdecydowanie nizsza, ale nadal znaczacag
Smiertelnoscig pacjentow. Wybor miedzy zabiegiem plano-
wego usuniecia tetniaka a zachowawczym leczeniem jest
ztozonym problemem, gdyz brakuje obecnie wiarygodnych
wskaznikow prawdopodobienstwa pekniecia tetniaka.
Maksymalna srednica tetniaka jest szeroko akceptowanym
wskaznikiem ryzyka jego pekniecia i najczesciej uzywana
jest w praktyce klinicznej do rekomendowania pacjentéw
do interwencji chirurgicznej. Jednakze, wyniki wielu badan
sugerujg, ze pekniecie tetniaka jest koncowym zdarzeniem,
ktore zachodzi wowczas kiedy naprezenia przekroczg zdol-
nos¢ tkanki do ich przenoszenia [5]. Obnizenie wytrzymato-
Sci $ciany naczynia zwigzane jest ze zjawiskiem destrukcji
i degradaciji protein macierzy miedzykomoérkowych, tj. ela-
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Abstract

To estimate when an abdominal aortic aneurysm
(AAA) may rupture, it is necessary to understand the
forces responsible for this event and structural altera-
tions lead to changes in the mechanical properties
of the tissue. Hence, the main goal of presented study
is determination and assessment of mechanical and
structural properties of the walls of normal abdominal
aortas and abdominal aortic aneurysms. With this
end in view uniaxial tensile tests of the specimens
cut out from the walls of abdominal aortic aneurysms
and normal abdominal aortas in two directions — lon-
gitudinal and circumferential — have been carried out
and histological study has been performed. On the
basis of these tests the stress-strain relationships
have been determined for each investigated speci-
men and the maximum tangential modulus as well as
the ultimate tensile strength has been assigned. The
results indicate the increase of tissue stiffness in the
case of abdominal aortic aneurysms, especially in the
circumferential direction.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 98-100]

Introduction

Abdominal aortic aneurysm is a degenerative and
a potentially fatal disease which involves weakening of the
aorta. AAA is a major public health problem because of its
prevalence and risk of rupture. The prevalence of AAA in
the general population is 4+10% [1,2]. An untreated aneu-
rysm will gradually grow and expand until rupture; it is an
event that carries a mortality rate of 90% [3,4]. On the other
hand, the elective surgical repair of an AAA is expensive
and carries lower but still significant morbidity and mortality
risks. The choice between elective surgical repair of AAA
and conservative watchful management is a complex
problem due to the lack of reliable rupture risk indicators.
The maximum transverse diameter of aneurysm is a widely
accepted indicator for risk of aneurysm rupture and most
commonly used in clinical practice to recommend surgical
intervention. However results of numerous investigations
suggest that the AAA rupture is the final event that occurs
when the tissue stress exceeds the tissue ability to sustain
stress [5]. A key event in the reduction of aortic wall tensile
strength that accompanies aneurysmal dilatation is the
destruction and degradation of extracellular matrix proteins
i.e. elastin and collagen [6]. Hence, we have advocated the
use of a biomechanical and structural approach to predict
AAA development and rupture. For this reason the main aim
of this paper is to determine experimentally the mechanical



styny i kolagenu [6]. Stad, autorzy popierajg uzywanie bio-
mechanicznych i strukturalnych wtasciwosci $ciany naczynia
do przewidywania stopnia rozwoju i prawdopodobienstwa
pekniecia tetniaka. Z tego powodu, gtéwnym celem tej pracy
jest okreslenie na podstawie badan eksperymentalnych,
mechanicznych i strukturalnych parametréw $cian tetniakow
aorty brzusznej oraz $cian niezmienionych patologicznie
preparatéw aort brzusznych.

Materiat i metody

Preparaty $cian tetniaka pobrano od 42 dorostych pa-
cjentéw (72,58,0 lat) poddanych planowemu zabiegowi
wyciecia tetniaka. Natomiast preparaty $cian niezmienionej
aorty brzusznej pobierano w czasie sekcji zwtok (do 24h po
zgonie) od 35 denatéw. Wszystkie preparaty umieszczano
w roztworze soli fizjologicznej, schtadzano do temperatury
4°C i poddawano badaniom w czasie jednej godziny od po-
brania. Prostokatne probki (okoto 50mm x 30mm) byty wyci-
nane przy uzyciu rownolegtosciennego wykrojnika w dwoch
kierunkach: obwodowym i wzdtuznym w stosunku do dtugiej
osi nienaruszonego naczynia. Wymiary geometryczne byty
mierzone w sposob bezkontaktowy z zastosowaniem wi-
deoekstensometru w czasie rzeczywistym w trakcie trwania
testu mechanicznego. Testy mechaniczne prowadzono na
maszynie wytrzymatosciowej (MTS Synergie 100). Po wyko-
naniu pierwszej fazy testu, tj. obcigzenia wstepnego, prébki
byty rozciggane az do zniszczenia. Naprezenia Cauchy’ego
i odksztatcenie Green’a liczone byly przy zatozeniu, ze

and structural properties of the walls of abdominal aortas
and the walls of abdominal aortic aneurysms.

Material and methods

Samples of aneurysm walls were harvested from 42 adult
patients (72,5+8,0 years) undergoing elective open AAA
repair procedures. The samples of non-aneurysmal walls
were collected at autopsy within 24 hours after death from
35 age-matched cadavers. All tissue specimens were placed
in saline, refrigerated at 4°C, and tested within an hour
of procurement. Rectangular specimens (approximately
50mm x 30mm) were cut out by the use of a rectangular
parallelepiped punch in the circumferential and longitudinal
orientations with respect to the intact aorta. The geometrical
dimensions were measured for each specimen in a noncon-
tacting fashion with a videoextensometer in real time during
the mechanical test. The tissue specimens were placed in
a uniaxial tensile testing system (MTS Synergie 100). After
a first phase, i.e. prestretching, the specimen was stretched
until failure of the tissue was reached.

The Cauchy stress and the Green strain was calculated
on the assumption that the volume of the specimen was
conserved (the arterial wall is incompressible) [7]. The maxi-
mum tangential modulus was taken as the maximum slope
of each stress-strain curve; the ultimate tensile strength was
taken as the peak stress obtained before specimen failure.
The representative stress-strain curve obtained from the
tensile tests is shown in FIG. 1.

prébki w czasie trwania testu Simul-
mechanicznego zachowujgf '"1 - A _ B taneously,
statg objetos¢ (Sciany naczyn P s y histological
krwionosnych sg traktowane y. - evaluation
jako materiat niescisliwy) [7]. Vi f of the spec-
Maksymalny modut styczny / imens was
obliczano jako maksymalne p performed.
pochylenie krzywej napreze- — o Verhoeff’s
nie-odksztatcenie, natomiast P o T . Jelastic tis-
maksymalng wytrzymatos¢ | "' T ™ . : sue stain
wzigto jako szczytowg wartoSC | ,wi oo oty N was per-
naprezenia otrzymanego przed dl formed to
zniszczeniem prébki. Przykfa- assess the
dowy wykres naprezenie-od-  RYS.1.A) Przyktadowa zaleznosc¢ naprezenie-odksztatcenie dla probki  pathologi-
ksztaicenie przedstawiono na wycietej ze Sciany tetniaka aorty brzusznej B) Powigkszenie poczatko-  calchanges
RYS. 1. wego odcinka charakterystyki, tj. obcigzenia wstepnego. in the elas-
Jednoczes$nie, prowadzone FIG. 1. A) The representative stress-strain relationship for the wall  tjn network
byly histologiczne badania mi- of abdominal aortic aneurysm. B) The enlargement of the initial part i 3l the ar-
krostruktury materiatu badaw- of the characteristics, the first phase of investigation, i.e. prestretching.  tery speci-
czego. Zastosowano barwienie mens.

Verhoeff'a w celu oceny zmian patologicznych sieci widkien
elastynowych dla wszystkich przebadanych preparatéw.

Wyniki i dyskusja

Na podstawie przeprowadzonych badan, uzyskane
wyniki wskazujg na znaczgce obnizenie sprezystosci
Scian tetniakow jak rowniez obnizenie ich wytrzymatosci
mechanicznej, co szczegolnie zaznaczyto sie dla obwo-
dowego kierunku badania. Podobne wyniki uzyskali inni
autorzy, przy czym wiekszos$¢ prezentowanych przez nich
wnioskéw miata charakter posredni. He i Roach [8] oraz
Thubikar i inni [9] odnotowali, ze Sciany tetniakdw aorty
brzusznej sg sztywniejsze niz $ciany aorty brzusznej bez
zmian patologicznych. Charakterystyki przez nich otrzy-
mane dla scian AAA byly przesuniete w lewo w stosunku
do krzywych uzyskanych dla naczyn zdrowych, ponadto
nachylenie krzywej byto wigksze — stgd wniosek o wyzszej
sztywnosci $cian tetniakow w poréwnaniu do zdrowej tkanki.

Results and discussion

On the basis of the conducted research, the obtained
results indicate a significant decrease of elasticity of the
walls and a decrease of mechanical strength in the case
of abdominal aortic aneurysm, especially in circumferential
direction. Similar results were obtained by other authors,
although majority of their conclusions have been indirect.
He and Roach [8] and Thubikar et al. [9] also have noted
that the walls of abdominal aortic aneurysm were stiffer than
the walls of abdominal aorta without pathological changes.
The characteristics obtained for the walls of abdominal
aortic aneurysm were shifted leftwards in comparison
with the curves obtained for the walls of abdominal aorta
and the slope of the curves was higher. Goodal et al. [10]
showed that abdominal aortic aneurysm was the effect
of systemic disease, which affects the whole vascular sys-
tem and is characterized by an increase of stiffness of the
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Goodal i inni [10] wskazali, ze tetniaki aorty brzusznej sg
wynikiem ogolnoustrojowej choroby, ktéra dotyka catego
systemu krwionosnego i jest charakteryzowana poprzez
wzrost sztywnosci $cian naczyn. Wielu autoréw, podobnie
jak autorzy, obserwuje obnizenie koncentracji elastyny
w Scianie tetniaka aorty brzusznej w poréwnaniu do sciany
zdrowego naczynia [7,8,10,11]. Na podstawie przepro-
wadzonych badan i otrzymanych wynikéw, mozliwe jest
stwierdzenie, ze w procesie rozwoju tetniaka, widkna ela-
stynowe ulegajg degradacji, ktéra skutkuje obnizeniem wy-
trzymatosci Sciany naczynia oraz wzrostem jego sztywnosci.
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walls of vessels. Many authors, similarly like in presented
study, have noted a loss of elastin in the wall of abdominal
aortic aneurysm in comparison with the wall of a healthy
abdominal aorta [7,8,10,11]. On the basis of the obtained
results, it can be stated that in the process of aneurysm
development elastin fibres undergo degradation, which
results in a decrease of mechanical strength of a vessel
and an increase of stiffness of the aortic wall.
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BADANIE BIOZGODNOSCI KOMOR-
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Streszczenie

Obiektem badan byty nanostrukturalne elastomery
termoplastyczne typu (A-B)n zawierajgce segmenty
gietkie pochodzgce od dimeru kwasu linoleinowego
(DLA) i segmenty sztywne zawierajgce poli(tereftalan
butylenu) (PBT). Te nowe biomateriaty proponowane
sg jako alternatywa dla elastomeru silikonowego w
zastosowaniach na implanty piersi. Struktura, a tym
samym wtasciwosci kopolimerow zostaty poddane mo-
dyfikacji wigzkg szybkich elektronow. Stwierdzono, ze
kopolimer poddany dziataniu dawki 100kGy wykazat
lepszg proliferacje komérek w poréwnaniu do mate-
riatu niemodyfikowanego i elastomeru silikonowego
uzytego jako materiat odniesienia. Promieniowanie
Jonizujgce wptynefo réwniez pozytywnie na wtasciwo-
$ci mechaniczne zwiekszajgc o 100% warto$¢ modutu
Young’a w porownaniu do elastomeru silikonowego o
Jakosci medycznej.
Stowa kluczowe: Elastomery termoplastyczne, bioz-
godno$¢ komdrkowa in vitro, promieniowanie jonizujgce
[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 100-103]

IN VITRO CELL
BIOCOMPATIBILITY

OF NANOSTRUCTURED
THERMOPLASTIC ELASTOMERS
FOR SOFT TISSUE IMPLANTS
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DivisioN oF BIOMATERIALS AND MICROBIOLOGICAL TECHNOLOGIES,
10 PULASKIEGO STR., 70-322 SzczecIN, PoLAND

* E-MAIL: MIRFRAY(@PS.PL

Abstract

Nanostructured multiblock thermoplastic elasto-
mers of the (A-B)n type with aliphatic segments from
dimer of linoleic acid (DLA) and aromatic segments of
poly(butylene terephthalate) (PBT) were investigated
in this work. These new materials are proposed as an
alternative to silicone elastomer for breast implants.
Their structure, and thus properties were modified with
e-beam radiation. It was found that polymer exposed to
100 kGy showed better cell proliferation as compared
to unmodified material and to silicone elastomer used
as reference material. E-beam radiation enhanced
also mechanical properties by over 100% increase
of Young’s modulus as compared to medical grade
silicone elastomer.

Keywords: Thermoplastic elastomers, in vitro cell
biocompatibility, e-beam radiation.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 100-103]



Wstep

W ostatnich latach obserwuje sie wzrost zaintereso-
wania implantowanymi biomateriatami o polepszonych
wiasciwosciach mechanicznych i biologicznych. Materiaty
dotychczas stosowane jako implanty piersi nie zawsze
spetniaty wymagania ,idealnego” implantu z powodu kur-
czenia sie implantow lub rozerwania polimerowej powtoki
[1,2]. Dlatego wcigz poszukuje sie nowych polimeréw o
lepszych wiasciwosciach pod wzgledem zachowania sie w
zywym organizmie i ich biofunkcjonalnosci.

W prezentowanej pracy zbadano nowe materiaty modyfi-
kowane promieniowaniem jonizujgcym. Poli(alifatyczno/aro-
matyczne-estry) (PED) sg nanostrukturalnymi elastomerami
termoplastycznymi wykazujgcymi biozgodnosc in vitro i in
vivo [3-5], i oczekuje sig, ze modyfikacja promieniowaniem
jonizujgcym poprawi ich wtasciwo$ci mechaniczne. Kopo-
limery PED zbudowane sg z segmentow sztywnych takich
jak w poli(tereftalanie butylenu) PBT, natomiast segmenty
gietkie zbudowane sg z estréw utworzonych przez 1,4-bu-
tanodiol (1,4-BD) i dimeryzowany kwas lioleinowy (DLA).
Przy matym udziale segmentéw sztywnych (do 40% wag.)
sg one migkkie i przezroczyste.

Kopolimery modyfikowano wigzkg szybkich elektronéw o
réznej dawce, odpowiednio 25, 50, 75i 100kGy. Zbadano ich
wiasciwosci fizyko-chemiczne i mechaniczne oraz oceniono
biozgodnos¢ komorkows.

Materialy i metody

Synteza poli(alifatyczno/aromatycznych-estréw) (PED)
odbywata sie w reakgcji transestryfikacji i polikondensaciji
w stopie, ktérg opisano we wczesniejszych publikacjach
[6,7]. Badaniom poddano kopolimer zawierajgcy 70%wag.
segmentdéw gietkich i 30%wag. segmentow sztywnych.

Probki byty napromieniane w temperaturze otoczenia
strumieniem wysokoenergetycznych elektronéw generowa-
nych w liniowym akceleratorze elektronéw Elektronika 10/10
do wskazanych dawek (25, 50, 75 i 100kGy).

Frakcje zelowg usieciowanych kopolimeréw oznaczono
metodg ekstrakcyjng. Prébki kopolimerow w postaci roz-
drobnionych folii (0,1-0,2 g) umieszczono w tyglach Schotta
typu P2 i poddano ekstrakcji we wrzgcym tetrahydrofuranie
(100cm?®) pod chtodnicg zwrotng w ciggu 3 godzin. Po
ekstrakcji probki suszono w suszarce prozniowej w 60°C w
ciggu 3 godzin. Dla kazdej dawki wykonano 3 oznaczenia.
Zawarto$c¢ frakcji zelowych obliczono ze wzoru (1) jako
wartos¢ srednig z trzech pomiaréw:

X=m,/my 100% (1)
gdzie: m,—masa wysuszonej probki po ekstrakcji
m, — masa probki przed ekstrakcjg

Réznicowa kalorymetria skaningowa (DSC) wykonana
zostata na aparacie TA Instruments (DSC Q100). Proébki
byty suszone pod préznig w 60°C i trzymane w desykatorze.
Proces byt prowadzony w trzech cyklach: pierwsze grzanie,
nastepnie chfodzenie, i drugie grzanie w zakresie temperatur
od — 100°C do temperatury 50°C powyzej temperatury top-
nienia dla kazdego materiatu. Proces grzania i chtodzenia
prowadzony byt z szybkoscig 10°C min™.

Badania wytrzymato$ciowe wykonywano w tempera-
turze pokojowej przy uzyciu maszyny wytrzymatosciowej
Instron TM-M z gtowicg 500N i szybkoscig przesuwu szczek
100mm/min. Poczgtkowy rozstaw szczek wynosit 25mm.
Wynik usredniono z 6 wiosetek o przekroju 0,5x4mm.

Mase czgsteczkowa (M,, M,,) i stopien polidyspersyjnosci
(Mw/Mn) kopolimeréw wyznaczono metodg GPC SEC firmy
Waters wykorzystujgc system szesciu kolumn Styragel-HR
columns (106, 105, 104, 103, 500, and 100_AA), termosta-

Introduction

Over the recent years, an increasing interest on implant-
able biomaterials with improved mechanical and biological
proprieties is observed. Materials used for breast implants
nowadays do not always fulfill all the requirements of “ideal”
implant, since capsule contracture and implant shell rup-
ture are major problems [1,2]. Therefore, many efforts are
continuously made to produce better materials in term of
enhanced performance and biofunctionality.

In this work, new materials modified with e-beam radia-
tion are investigated. Poly(aliphatic/aromatic-ester)s (PED)
are nanostructured thermoplastic elastomers which showed
biocompatibility in vitro and in vivo [3-5], and it is expected
that after ionizing radiation, their mechanical properties
will be improved. PEDs are composed of hard segments
as in poly(butylene terephthalate) PBT and soft segments
derived from 1,4-butanediol (1,4-BD) and unsaturated dimer
of linoleic acid (DLA). At very low concentration of hard seg-
ments (up to 40wt%), very soft and transparent materials
are produced.

Materials were modified with different radiation doses
of ionizing energy, namely 25, 50, 75 and 100kGy. Their
physico-chemical and mechanical properties were evalu-
ated and in vitro cell biocompatibility was investigated in
this work.

Experimental and methods

The synthesis method of poly(aliphatic/aromatic-ester)
(PED) copolymer, involving transesterification and poly-
condensation from the melt, was described in previous
publications [6,7]. The PED copolymer containing 70wt%
soft segments and 30 wt% hard segments was used for
the experiments.

Samples of copolymers were irradiated at ambient tem-
perature with a high energy electron beam generated in a
linear electron accelerator Elektronika 10/10 to indicated
doses.

Gel fraction was calculated from the extraction method.
Small pieces of polymer foils (0.1-0.2g) were placed in
Schott’s crucibles P2 type and extracted from boiling THF
(100cm?®) during 3h. Samples were then dried and weighted
in order to calculate the gel fraction as in formula (1):

X =m,/m, 100% (1)

where: m,—mass of dried sample after extraction

m,—mass of sample before extraction

Differential scanning calorimetry (DSC) scans were per-
formed with a TA Instruments (DSC Q100) apparatus. The
samples were dried in vacuum at 60°C, and then kept in
a desiccator. The process was carried out in a triple cycle:
first heating, then cooling, and second heating in the tem-
perature range from —100° C to 50°C higher than melting
point of each copolymer. The rate of heating and cooling
was 10°C min-'.

The quasi-static tensile data were collected at room
temperature with an Instron TM-M tensile tester equipped
with a 500N load cell employing a crosshead speed of 100
mm/min. The starting clamp distance was 25mm. The ob-
tained results were averaged from 6 specimens with cross
section of 0.5x4mm.

The molecular weight (M,,, M,,) and molecular weight dis-
tribution (M,/M,) of the block copolymers were determined
by size exclusion chromatography (SEC) using a Waters
system equipped with six Styragel-HR columns (106, 105,
104, 103, 500, and 100_AA pore sizes), thermostated at
35°C, a Waters 410 DRI detector thermostated at 40°C, a
Dawn DSP 18 angle laser light scattering detector (MALLS)
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towanych w 35°C, detector Waters 410 DRI termostatowany
w 40°C, system 18 detektoréw rozpraszajgcych swiatto
(MALLS) (Wyatt Technology), Waters 996 detektor UV.
Probki polimeréw rozpuszczono w THF.

Badania cytokompatybilnosci in vitro wykonano zgodnie
z1S0 10 993-5. Wycieto okragte krazki z bton polimerowych
o srednicy 15 mm, sterylizowano tlenkiem etylenu (EtO) i
umieszczano w 24 dotkowych ptytkach (Greiner). Fibroblasty
mysie L-929 (DSMZ, Braunschweig) wysiewano w ilosci
1.0x10% komoérek/ml na 24 godziny, w $rodowisku 90%
RPMI 1640 (GIBCO) uzupetionym 10% serum surowicy
bydlecej (GIBCO) i 1% Penstrep (GIBCO). Komorki byty
hodowane w 37°C w nawilzanej atmosferze (RH=95%) i 5%
CO,. Zastosowano test WST-1 do oszacowania aktywnosci
mitochandrialnej komoérek. Komorki bylty enzymatycznie
odklejane przez trypsynizacje (0.25% trypsyna in EDTA,
Sigma) i zliczane przez zliczanie komorek (Beckman,
Coulter Z2). Wykonano cztery pomiary dla kazdego ma-
teriatu. Wyniki testu poréwnano z wartosciami polistyrenu
jako kontroli. Wykonano analize wariancyjng (test ANOVA)
i przyjeto poziom istotnosci przy 0.001>p.

Wyniki i dyskusja

Zsyntezowane polimery PED oraz prébki poddane
modyfikacji scharakteryzowano za pomocg granicznej
liczby lepkosciowej i oznaczen mas czgsteczkowych, a
wyniki przedstawiono w TABELI 1. Jak wynika z TABELI 1,
wzrost dawki promieniowania prowadzi do wzrostu zaréwno
lepkosci jak i mas czgsteczkowych polimeréw. Wiadomo, ze
promieniowanie jonizujgce jest jedng z metod sieciowania
polimeréw, dlatego oznaczono réwniez zawartos¢ frakciji
zelowej. Wyniki przedstawione w TABELI 1 wskazuja, ze
ekspozycja materiatu na dawke 100kGy znaczgco wptywa
na zawartos¢ frakcji zelowej, ktéra wynosi ponad 50%.
Tlumaczy to zatem obserwowany wzrost lepkosci i mas
czgsteczkowych z rosngcg dawka promieniowania. Po-
dobne obserwacje nasuwajg sie podczas analizy wynikéw
badan mechanicznych: materiat poddanych dawce 100 kGy
wykazuje wzrost wartosci naprezenia przy zerwaniu i ponad
dwukrotnie wyzszg wartos¢ modutu Younga w poréwnaniu
do elastomeru silikonowego (TABELA 1). Wyniki badan
mechanicznych mogg zatem sugerowac, ze tak zmodyfiko-
wany materiat jest znacznie lepszy pod wzgledem wartosci
E...q W poréwnaniu do materiatow stosowanych obecnie na
implanty piersi.

Za tworzeniem sie dwojakie-
go rodzaju wigzan: fizycznych
(natywnych) i chemicznych (po
napromienianiu) przemawiajg
réwniez wyniki analizy termicz-
nej (DSC). Kopolimery PED sa
elastomerami termoplastyczny-
mi wykazujgcymi niskotempe-
raturowg przemiang zeszklenia
(T4) oraz wysokotemperaturowe
topnienie (T,,), jak to pokazano
na RYS. 1. Ta natywna ,fizycznie
usieciowana” struktura polimeru
ulega modyfikacji po dawce
promieniowania jonizujgcego na
co wskazuje mocne obnizenie
w kierunku nizszych temperatur

PED copolymers.

Dawka X

. Materiat

[n]

=

PBT/DLA

0,998

TABELA 1. Skiad i wybrane wlasciwosci kopolime-
row PED. X—frakcja zelowa, [n]-graniczna liczba
lepkosciowa, M,, M,~liczbowo i wagowo sredni
ciezar czasteczkowy, M, /M —stopien polidysper-
syjnosci, o,—naprezenie zrywajace, e~wydtuzenie
przy zerwaniu, E_ , - modut Younga.

TABLE 1. Composition and selected properties of

X-gel graction, [n]- limiting viscosity number, M,,
M,—molecular weight, M,/M,—molecular weight
distribution, o,—tensile stress, g—elongation at
break, E, .-Young’s modulus.

M,

[kGy] [%] [dl/g] [g/mol] [g/mol] n

5556

(Wyatt Technology), and a Waters 996 UV detector. The
mobile phase for the SEC was THF at 1 ml/min, continuously
distilled off CaH, and recirculated.

The in vitro cytocompatibility investigations were carried
out according ISO 10 993-5. Polymer films were stamped
into round disks of 15mm diameter, sterilized by the ethylene
oxide (EtO) and placed in 24-well plates (Greiner) serving as
positive control. L-929 mouse fibroblasts (DSMZ, Braunsch-
weig) were seeded at 1.0x10° cells/ml for the 24 hour test in
90% RPMI 1640 medium (GIBCO) supplemented with 10%
fetal bovine serum (GIBCO) and 1% Penstrep (GIBCO).
Cells were cultured at 37°C in a humidified atmosphere
(RH=95%) and 5% CO,. The WST-1 test assay was used
to estimate the mitochondrial activity of the cells. The cells
were enzymatically detached by trypsination (0.25% trypsin
in EDTA, Sigma) and counted with a cell counter (Beckman,
Coulter Z2). Four measurements on each material were
performed. The test results were evaluated as percentage
of the values received with polystyrene. Analysis of variance
(one-way ANOVA) was performed and differences consid-
ered highly significant at 0.001>p.

Results and discussion

The synthesized PED materials were characterized by
limiting viscosity number and gel permeation chromatog-
raphy and results are summarized in TABLE 1. It can be
noticed that increasing radiation dose increases polymer
viscosity and molecular mass. Since e-beam radiation can
induce cross-linking, the cross-links density was also deter-
mined. As can be also seen from TABLE 1, radiation dose
of 100kGy increases significantly crosslinks density up to
51,4%. This explains significant increase of limiting viscos-
ity number and molecular weight of this material. The same
observation was made when results of mechanical testing
were analyzed: material exposed to 100kGy e-beam radia-
tion showed increased tensile strength and more importantly,
over two fold increase of Young’s modulus as compared to
silicone elastomer (TABLE 1). Resulted mechanical proper-
ties are higherin E,, ., values as compared to material used
nowadays for breast implants.

Formation of a double physical (native) and chemical
network (after modification) and manifested by changes of
physical and mechanical properties, was also investigated
by differential scanning calorimetry (DSC). PED materials
are thermoplastic elastomers
showing low temperature glass
transition (T,) and high tempera-
ture melting (T,,) as can be seen
from FIGURE 1. This ,physically
crosslinked” polymer structure
is modified after exposure to
e-beam as demonstrated by
significant shift of T, toward
lower temperature after 100KGy
dose. This clearly indicates that
additional chemical network
within soft amorphous phase is
formed.

The results of cell cytotoxicity
of PED material after exposure to
100kGy is presented in FIGURE
2. Investigated material shoved
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is enhancing PED material
properties thus making it as
very promising candidate for
soft tissue implants.

Conclusions

Nanostructured PED ther-
moplastic elastomers were
synthesized and subjected to
e-beam radiation. The results
of physical and thermal char-
acterization revealed forma-
tion of a double physical and
chemical network structure
providing enhanced mechani-

100 150

Temperatura, °C

RYS. 1. Krzywe DSC grzania (A) i chtodzenia (B) kopolimeréw PED modyfikowanych
promieniowaniem jonizujagcym. Numery krzywych odpowiadaja humerom probek

w TABELI 1.

FIG. 1. DSC curves of PED copolymers during heating (A) and cooling (B) modified
with e-beam radiation. Numbers of curves correspond to the numbers of samples

in TABLE 1.

Wyniki biozgodnosci komérkowej polimerow PED po
dawce 100kGy przedstawiono na RYS.2. Badany materiat
wykazat wyzszy procent proliferacji komoérek w poréwnaniu
do materiatu niemodyfikowanego i elastomeru silikonowego
o jakosci medycznej wskazujgc na duzy potencjat stosowa-
nia tego materiatu jako implant tkanek miekkich.

WhiosKki

Nanostrukturalne elastomery termoplastyczne (TPE)
zostaty zsyntezowane i poddane napromienianiu dawkg
szybkich elektronéw. Wyniki badan fizycznych i termicznych
wskazujg na utworzenie sie podwajnej sieci wigzan fizycz-
nych i chemicznych wplywajgcej na polepszenie wtasciwosci
mechanicznych. Modyfikacja szybkimi elektronami wptywa
réwniez na proliferacje komérek, stad tez polimer poddany
modyfikacji dawkg 100kGy jest bardzo obiecujgcym materia-
tem na implanty tkanek miekkich (np. na implanty piersi).

Podziekowania
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cal properties. The ionizing
radiation enhances also cell
proliferation, thus making
the PED material exposed to
100kGy radiation dose a very
promising candidate to soft tis-
sue implants (e.g. as material
for breast implants).
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RYS. 2. Proliferacja komoérek (fibroblasty L-929,
24h) na powierzchni niemodyfikowanego kopo-
limeru PED, modyfikowanego promieniowaniem
jonizujagcym (100kGy) oraz elastomeru silikono-
wego o jakosci medycznej.

FIG. 2. Cell proliferation (L-929 fibroblasts, 24h)
on the neat PED copolymer, modified with e-beam
radiation (100kGy) and medical grade silicone.
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Streszczenie

Obiektem badan byty multiblokowe kopoliestry
(A-B)n zbudowane z alifatycznych segmentéw pocho-
dzgcych od dimeru kwasu dilinoleinowego (stad nazy-
wanego réwniez kwasem dilinoleinowym) (DLA) i aro-
matycznych segmentéw zawierajgcych poli(tereftalan
butylenu) (PBT). Materiaty te wykazaty wczes$niej
doskonatg biokompatybilnos¢ i sg obiecujgce do za-
stosowarn w medycynie. W pracy przedstawiono wptyw
dwojakiego rodzaju modyfikacji struktury kopolimeréw
PED na wtasciwosci chemiczne i mechaniczne. Poli-
mery byty modyfikowane nanoczgstkami SiO, lub TiO,
i dawkg promieniowania jonizujgcego. Stwierdzono
wystagpienie dwdch konkurencyjnych reakcji rodnikow
alkilowych — degradacje oksydacyjng i sieciowanie.
Drugi z proceséw zachodzi wydajniej dla PBT/DLA i
PBT/DLA+SiO,, natomiast zuzycie tlenu jest wieksze
dla PBT/DLA+TIO,.

[Inzynieria Biomateriatow, 81-84, (2008), 104-107]

Wstep

Polimerowe biomateriaty muszg spetnia¢ wiele wymagan
dotyczgcych nie tylko biokompatybilnosci, lecz réwniez
specyficznych wiasciwosci mechanicznych. Dlatego ostatnio
sg one coraz czesciej wytwarzane w formie kopolimeréw
blokowych lub multiblokowych, w ktorych poprzez zmiany
udziatu poszczegdlnych blokéw mozna regulowac ich
wiasciwosci w szerokim zakresie. Co wiecej, ich wiasciwo-
$ci moga by¢ modyfikowane réznymi nanonapetniaczami,
takimi jak hydroksyapatyty, TiO, lub SiO, [1,2]. Biorgc pod
uwage fakt, ze promieniowanie jonizujace jest jedng z me-
tod sterylizacji biomateriatéw, mozna réwniez stosowac te
metode do modyfikacji wlasciwosci materiatéw, zwlaszcza
wiasciwosci mechanicznych przy wyzszych dawkach pro-
mieniowania.

W pracy przedstawiono wyniki badan chemicznych
i mechanicznych kopolimeréw multiblokowych (PED) zbudo-
wanych z reszt poli(tereftalanu butylenu)(PBT) i sekwencji
dimeru kwasu linoleinowego (stgd nazywanego tez kwasem
dilinoleinowym)(DLA) zawierajgcych manometryczne czast-
ki nieorganiczne i modyfikowane wysokg dawkg promienio-
wania jonizujgcego.

Materialy i metody

Synteza kopolimeréw poli(alifatyczno/aromatycznych
estrow) (PED) odbywata sie w reakcji transestryfikacji i
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Abstract

An objective of this work were multiblock-polyester
materials of the (A-B)n type with aliphatic segments
from dimer of linoleic (hence: dilinoleic) acid (DLA)
and aromatic segments containing poly(butylene
terephthalate) (PBT). These materials showed alre-
ady excellent biocompatibility and are promising for
medical applications. In this work, the influence of si-
multaneous double modification of the native structure
of PED materials on theoir chemical and mechanical
properties was investigated. Polymers were modified
with nanometric SiO, or TiO, and exposed to ionizing
radiation at different doses. Two competitive reactions
of alkyl radicals were confirmed — oxidative degrada-
tion and crosslinking. The later process was more
efficient for PBT/DLA and PBT/DLA+SiO,, whereas
uptake of oxygen was higher in PBT/DLA+TiO,.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 104-107]

Introduction

Polymeric biomaterials have to fulfill many requirements
including biocompatibility as well as specific mechanical
properties. Therefore, they often are prepared as block
and multiblock copolymers since different concentration of
various blocks allows to tailor their properties over a wide
composition range. Additionally, their properties can be
modified by adding different nanofillers, including hydroxya-
patite, TiO, or SiO, [1,2]. Since ionising radiation is one of
the sterilization methods for biomaterials, it can also be
used as useful method for modification of their mechanical
proprieties at higher radiation doses.

In this work, we present the results of chemical and
mechanical characterization of multiblock copolymers
(PED) composed of poly(butylene terephthalate) (PBT) and
dimer of linoleic (hence: dilinoleic) acid (DLA) containing
nanometric inorganic particles and exposed to high dose
of e-beam radiation.

Experimental and methods

The synthesis method of poly(aliphatic/aromatic-es-
ter) (PED) copolymer, involving transesterification and
polycondensation in the melt, was described in previous
publications [3,4]. The copolymer PED containing 70wt%
soft segments and 30 wt% hard segments (sample A) was
modified with 0,2 wt% nanometric SiO, (B) and nanocrystal-
line TiO, (C) (Degussa, Germany).

Samples of copolymers were irradiated with 100kGy
radiation dose at ambient temperature with a high energy



polikondensacji w stopie, ktdrg opisano we wczesniejszych
publikacjach [3,4]. Kopolimer PED zbudowany z 70% wag
segmentoéw gietkich otrzymano jako niemodyfikowany (A)
oraz modyfikowany w ilosci 0,2%wag SiO, (C) i TiO, (D)
(Degussa, Germany).

Prébki byty napromieniowane dawkg 100kGy w tem-
peraturze otoczenia strumieniem wysokoenergetycznych
elektronéw generowanych w liniowym akceleratorze elek-
tronéw Elektronika 10/10.

Wydajnos¢ radiacyjna wodoru G(H,) oraz zuzycie tlenu
z przestrzeni wypetniajgcej naczynko z prébka G(-O,)
oznaczono stosujgc chromatograf gazowy Shimadzu-14B.
Detekcje gazow przeprowadzono metodg termokondukto-
metryczng.

Kopolimery badane metodg EPR poddano ekspozycji
na dziatanie promieniowania gamma w zrédle °Co o mocy
dawki 1,2kGy/h. Widma EPR mierzono z wykorzysta-
niem spektrometru Bruker ESP 300 z wnekg prostokgtng
TE 102.

Badania wytrzymatosciowe wykonywano w temperaturze
pokojowej przy uzyciu maszyny wytrzymatosciowej Instron
TM-M z gtowicg 500N i szybkoscig przesuwu szczek 100
mm/min. Poczatkowy rozstaw szczek wynosit 25mm. Wynik
usredniono z 6 wiosetek o przekroju 0,5x4mm.

Wyniki i dyskusja

Oznaczona metodag chromatografii gazowej wydajnosé
radiacyjna wodoru G(H,) kopolimeréw PED jest stosunkowo
mata i waha sie w granicach 0.070-0,059umoli/J (RYS. 1)
zwigzane to jest z obecnoscig w strukturze polimeréw grup
aromatycznych. Po modyfikacji SiO, i TiO, konsumpcja wo-
doru ulega zmniejszeniu. Konsumpcja tlenu jest znacznie
wieksza w przypadku kopolimeréw PED modyfikowanych
nanonapetniaczami, jednak w przypadku zastosowania
TiO, wartos¢ ta jest dwukrotnie wigksza niz przy uzyciu
SiO, (RYS. 2). Aby zwiekszy¢ dziatanie antyoksydacyjne i
w konsekwencji doprowadzi¢ do istotnego ograniczenia pro-
cesow utleniania, ktdre sg powodem szybszej degradacji, w
kopolimerach modyfikowanych SiO, i TiO,, co w odniesieniu
do przysztych zastosowan biomedycznych tych materiatéw,
konieczne jest zastosowanie antyutleniaczy.

electron beam generated in a linear electron accelerator
Elektronika 10/10.

The radiation yields of hydrogen G(H,) abstracted from
polymers together with consumption of oxygen from the
space above samples G(-O,) were determined with a gas
chromatograph Shimadzu — 14B. The thermoconductivity
method was used for detection of the gases.

The copolymer studied by EPR method was irradiated
by gamma rays in ®Co source Issledovatel (dose rate
1.2kGy/h) EPR spectra were recorded using a Bruker ESP
300 spectrometer with rectangular cavity TE 102.

The quasi-static tensile data were collected at room
temperature with an Instron TM-M tensile tester equipped
with a 500N load cell employing a crosshead speed of
100mm/min. The starting clamp distance was 25mm. The
obtained results were averaged from 6 specimens with cross
section of 0.5x4mm.

Results and discussion

The radiation efficiency of hydrogen G(H,) of PED co-
polymers as determined by gas-chromatography is relatively
small and was in a range of 0.070-0,059umol/J (FIG. 1)
and can be explained by the presence of aromatic groups
in the polymer structure [5] After modification with SiO, and
TiO, the consumption of hydrogen is diminished. On the
other hand, the oxygen consumption is considerably higher
for PED copolymers modified with nanofillers, however in
case of TiO, this value is two times higher as compared
to SiO, (FIG. 2). To enhance the antioxidative activity and
consequently to limit the oxidation processes being a main
reason of faster degradation, there is a need to introduce
antioxidants for copolymers modified with SiO, and TiO,,
especially if materials are aimed to be used in biomedical
applications.

The radical processes occurring in copolymers being ir-
radiated at ambient temperature with a high energy electron
beam can be monitored by EPR technique as illustrated in
FIG. 3. The spectrum of non modified PBT/DLA copolymer
(FIG. 3A) and modified with SiO, (FIG. 3B) detected at 77K
as a sharp singlet indicates the presence of heteroatom
centered radicals that are produced upon chain scission.

Procesy rodnikowe zachodzgce w kopolimerach
pod wptywem napromieniowania w temperaturze
otoczenia strumieniem wysokoenergetycznych
elektrondw moga by¢ monitorowane za pomocg
spektroskopii EPR, RYS. 3. Widma kopolimeréw

PBT/DLA niemodyfikowanego (RYS. 3A) i modyfi-
kowanego SiO, (RYS. 3B) otrzymane w 77K majg
posta¢ waskiego singletu i wskazujg na obecnos¢ | &
rodnikéw z centrum zlokalizowanym na heteroatomie 11
utworzonych w wyniku peknie¢ fancucha gtéwnego. | =™

Sygnat ten mozna obserwowaé nawet w 150K, a
zatem nie powstaje on w wyniku absorpciji nietrwa-
tych jonowych produktéw rodnikowych zanikajacych
zwykle w nizszych temperaturach. Stgd mozna wnio-
skowac, ze wigzania pomiedzy tancuchami powstajg
albo juz podczas napromieniowania, lub sg zwigzane
z produktami nastepczymi rodnikow obserwowanych
metodg EPR. Widmo uzyskane po ogrzaniu probki

| WA G(H) = 0.072:mol/
320 @B GU‘E) = 0.061pmol/J
AC G(Hy) = 0.059.moliJ
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do 180K wykazuje charakterystyczny ksztatt sygnatu
rodnika nadtlenowego powstajgcego w trakcie konku-
rencyjnego procesu utleniania. Dalsze podnoszenie
temperatury powoduje zanik rodnika nadtlenkowego,

RYS. 1. Wydajnos¢ radiacyjna wodoru: (A) - PBT/DLA 30/70,
(B) - PBT/DLA 30/70+0,2%Si0,, (C) - PBT/DLA 30/70+0,2%

. ! : a nadtlenkc TiO,.
ﬁ;”;%ﬁ?::,g;’vfj;czza”;'i,kggﬁég;ﬁ;g;fg;_*a”CUCha FIG. 1. Radiation yield of hydrogen emission: (A) - PBT/
Wyniki badan mechanicznych wyjsciowego ko- 3'3(;-,?0?1%/,722/; Ti(gz). - PBT/DLA 30/70+0,2% SiO,, (C) - PBT/DLA

polimeru PED (A), PED napromienianego dawkg
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The signal is observed even at 150K thus it can not be
attributed to unstable ionic radicals that decay usually
at lower temperatures. Thus, formation of interchain
bonding system proceeds either just during irradiation
or is related to the post-effects of the radicals forma-
tion as observed by EPR. The spectrum recorded at
180K shows characteristic features of peroxyl radical
signal what indicates that oxidation is a competitive
pathway of radical processes. The increasing tem-
perature causes decay of peroxyl radical, what is a
consequence of higher chain motility during the glass
transition of copolymers [6].

The results of mechanical testing of PED copoly-
mer (A), PED irradiated with 100kGy dose (B), PED
modified with SiO, (C) and PED modified with TiO,
(D) are collected in FIG. 4. The results are compared
to silicone elastomer (E) used in medicine for shells
of breast implants. Silicone elastomer was exposed
to sterilizing radiation dose, i.e. 25kGy. As can be
seen from FIG. 4, PED modified with 100 kGy (B)

RYS. 2. Wydajnos¢ radiacyjna tlenu: (A) - PBT/DLA 30/70, (B)
- PBT/DLA 30/70+0,2%Si0,, (C) - PBT/DLA 30/70+0,2% TiO,.

FIG. 2. Radiation yield of oxygen uptake: (A) - PBT/DLA 30/70,
(B) - PBT/DLA 30/70+0,2% SiO,, (C) - PBT/DLA 30/70+0,2%

TiO,.

100kGy (B), PED modyfikowanego dodatkowo SiO, 100kGy
(C) i PED+TiO, (D) ilustruje RYS. 4. Wyniki poréwnano
z elastomerem silikonowym (E), ktéry jest stosowany w
medycynie na implanty piersi. Materiat silikonowy przed
badaniem zostat wysterylizowany metodg radiacyjng dawkg
25kGy. Jak wynika z RYS. 4, kopolimery PED 100 kGy (B)
i PED z SiO, 100kGy (C) cechuje wzrost wytrzymatosci na
rozcigganie w stosunku do materiatu wyjsciowego PED (A),
co potwierdza korzystng ich modyfikacje. Materiat z SiO,
(C) ma wtasciwosci zblizone do elastomeru silikonowego o
jakosci medycznej (E), co pozwala sgdzi¢, ze moze by¢ jego
doskonatym zamiennikiem. Polimer PED+TiO, 100kGy (D)
ma wytrzymatos$¢ na rozcigganie duzo mniejszg od materiatu
wyjsciowego PED (A), co mozna wigza¢ ze stwierdzong
wczesniej wysokg abstrakcjg tlenu.

and polymer containing SiO, (C) showed increase of
tensile strength as compared to the neat material (A)
and modified with TiO, (B). Moreover, polymer modi-
fied with SiO, (C) compares very well with medical
grade silicone elastomer indicating its great potential
as silicone substitute. Polymer modified with TiO,
(B) showed lower values of mechanical properties
what can be explained by detected significantly high
oxygen consumption.

Conclusions

Poly(aliphatic/aromatic-ester) (PED) thermoplastic
elastomers were modified with the use of two different ap-
proaches: (l) by e-beam radiation and (Il) with the use of
nanoparticles introduced in situ polymerization. Simultane-
ous application of methods | and Il for material containing
SiO, revealed in excellent mechanical properties compa-
rable to medical grade silicone elastomer. However, due to
relatively high oxygen consumption as revealed form EPR,
it is recommended to use antioxidant to stabilize material
structure.
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RYS. 3. Widma EPR kopolimeréw PBT-DLA 30/70 (RYS.3A), PBT-DLA 30/70+SiO,
(RYS.3B) napromieniowanych dawka 6kGy w warunkach kriogenicznych.

FIG. 3. EPR spectra of PBT-DLA 30/70 (FIG.3A), PBT-DLA 30/70+SiO, (FIG.3B)

irra-

diated with a dose of 6kGy under cryogenic conditions.



Podsumowanie

Poli(alifatyczno/aromatyczne-
estry)(PED) z grupy elastome-
row termoplastycznych poddano
modyfikacji z zastosowaniem
dwoch metod: (1) napromienia-
niem wigzka szybkich elektronow
i (II) wprowadzajgc nanoczastki
do struktury polimeru metodg
polikondensacji in situ. Jedno-
czesne zastosowanie obydwu
metod w odniesieniu do materiatu
zawierajgcego SiO, pozwolito
otrzymaé materiat o doskonatych
wiasciwosciach mechanicznych
porownywalnych z elastomerem
silikonowym o jakosci medyczne;.
Jednakze, w zwigzku ze stwier-
dzong za pomocg metody EPR
dosy¢ wysokg konsumpcja tlenu,
zaleca sie aby w odniesieniu do
tych materiatéow stosowa¢ dodat-
kowo antyutleniacze.
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Abstract

Arterial bypass surgery with synthetic vascular
prostheses achieves poor patency rates compared to
autogenous natural materials, and this is a challenge
for tissue engineering research concerning small
caliber vascular grafts. Modifications of the prosthetic
surface followed by endothelial cell seeding may re-
duce thrombogenicity and intimal hyperplasia. Planar
polyethylene terephthalate (PET) vascular prosthe-
tic samples were impregnated with the copolymer
poly(glycolide—L—lactide) (PGL) or with the terpolymer
poly(glycolide—L—lactide—(g)caprolactone) (PGLCap)
in order to lower the permeability of the knitted fabrics
and ensure a less adhesive background. Subsequent
modification with adhesive protein assemblies compo-
sed of collagen type | (Co) in conjunction with laminin
(LM), fibronectin (FN) or fibrin (Fb) gel was performed
to enhance cell adhesion. Bovine pulmonary artery
endothelial cells (EC) of the CPAE line were seeded
on to the coatings and subjected to static tissue
culture conditions for 7 days. Impregnation of the
PET prostheses decreased the initial adhesion and
proliferation of the EC. After coating with the protein
assemblies, the impregnated PET provided better
substrates for cell culture than the protein—coated PET,
on which the EC population started decreasing after
4 days of culture. The cells proliferated better on the
CoFN, CoFb and CoFbFN coatings than on the Co
and CoLM coatings. Impregnation type and adhesive
matrix protein deposition may play an important role
in successful endothelialization, healing and clinical
performance of vascular grafts.

Keywords: vascular prosthesis, polyethylene terep-
htalate, poly(glycolide—L—lactide), poly(glycolide—L—
lactide—(€)caprolactone), extracellular matrix, surface
modification, collagen, laminin, fibronectin, fibrin,
endothelial cells, static cell culture

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 108-111]

Introduction

Artificial vascular prostheses have been used in vascu-
lar surgery since the early 1950s with the aim to replace
large— and medium—caliber arteries [1]. A widely-used
clinically—implanted textile graft material is polyethylene
terephthalate (PET, Dacron), used in a knitted form [2].
An old technique for making the vascular graft impervious
involved preclotting the graft with the patient’s blood. This
is now being superseded by impregnating the graft with
natural polymers, such as collagen or gelatin, thus reducing
the perioperative time and blood loss [3]. Graft patency is
negatively influenced by the greater thrombogenicity and
intimal hyperplasia developing on the synthetic material in
comparison with less available autogenous natural bypass
material [4]. This may be prevented by several graft surface
modifications [5], including endothelial cell seeding [6]. Cell
adhesion can be enhanced by extracellular matrix (ECM)
protein deposition [7]. A vascular prosthesis with imple-
mented biological components, such as adhering endothelial
cells, may resemble a physiological vessel, improve clinical
graft performance [8] and even enable small—caliber arteries
to be replaced [9].

Aim of the study

The aim of the study was to develop a technique for
impregnating a clinically used PET vascular prosthesis with
copolymer poly(glycolide—L—lactide) (PGL) or terpolymer
poly(glycolide—L—lactide—(¢)caprolactone) (PGLCap), fol-
lowed by coating with cell-adhesive protein assemblies.
Adhesion and growth of bovine endothelial cells on the
modified prostheses was assessed in a static tissue culture
experiment. Assemblies composed of a collagen type | (Co)
coating with attached laminin (LM) and fibronectin (FN) were
prepared to mimic the extracellular matrix (ECM). Collagen
coated with a fibrin network (Fb) and FN mimicked an as-
sembly providing a temporary scaffold for cells repairing
injured vessels.

Materials and methods

Impregnating the prosthesis with polymers

A copolymer of glycolide and L—lactide (PGL), with
a molar ratio of glycolide to L—lactide 15:85 (molecular
masses: Mn=80kDa, Mw=152kDa), and a terpolymer of
glycolide, L—lactide, and e—caprolactone (PGLCap), with
a molar ratio of glycolide to L—lactide to e—caprolactone
10:70:20 (molecular masses: Mn=70kDa, Mw = 147 kDa)
were synthesized at the Centre of Polymer and Carbon
Materials (Polish Academy of Sciences, Zabrze, Poland),
according to the method described previously [14-15]. PGL
and PGLCap were dissolved in methylene chloride (POCh,
Gliwice, Poland) in a concentration of 5% (w/v). A tubular
polyethylene terephthalate (PET) vascular prosthesis (VUP,
Joint-Stock Comp., Brno, Czech Republic) was cut up into
a planar sheet and disc samples 1.6cm in diameter were
cut out, placed into glass Petri dishes and 150uL of PGL or
PGLCap solution was poured on to the luminal surface of
each sample. Then the materials were air—dried overnight,
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FIG. 1. A. Scanning electron microscopy of pure PET and PGL— and PGLCap—impregnated PET (NOVA nanoSEM
200, FEI, USA). Bar=300pum (upper picture series) and 50um (lower series).
B. Endothelial cell densities on PET vascular prostheses modified with cell-adhesive protein multilayers.

followed by vacuum drying for the next 72h. The micro-
structure of the prostheses was studied with the use of a
scanning electron microscope (Nova NanoSEM 200, FEI,
USA), accelerating voltage 5 or 10kV, magnifications: 400x,
2000x and 8000x, vacuum 60 Pa. On this sample, there was
no coating with a conductive layer (FIG. 1 A).

Modification with protein assemblies

The control PET samples and the PGL- or PGLCap—im-
pregnated samples were coated with 143l of collagen type |
(rat tail, Bioscience) solution in 0.02 M acetic acid (75ug/ml),
exposed to ammonia vapors for 5 min, rinsed with water and
then with phosphate buffered saline (PBS). Fibronectin (hu-
man plasma, Roche) and laminin (Engelbreth—Holm—-Swarm
murine sarcoma basement membrane, Sigma) were at-
tached to the collagen—coated surface by 3—hour—incubation
with FN and LM solutions in PBS at concentrations of 50
pg/ml and 40 ug/ml, respectively. The surface-attached fibrin
gel was prepared by rinsing the collagen coated samples
with Tris buffer (TB) followed by rinsing successively with
solutions of fibrinogen (Fbg, human plasma, Sigma, 50 pg/ml
TB) for 60min, TB, Thrombin (Thr, human plasma, Sigma,
2.5 NIH U/ml) for 10 min, TB, Fbg (200ug/ml) containing
antithrombin 11l (AT Il 0.5 U/ml) for 2h, TB and PBS. Afibrin
network was formed on the surface by catalytic action of
the surface-attached thrombin on the ambient Fbg solution.
Fibronectin was attached to the Fb network by incubating
the sample with FN solution (50ug/ml) in PBS overnight.
The composition of the samples prepared for the cell culture
experiments is described in TABLE 1.

TABLE 1. Samples prepared for cell culture exper-
iments. PET: polyethylene terephthalate vascular
prosthesis, PGL: poly(L-lactide—glycolide), PGL-
Cap: poly(L-lactide—glycolide—(g)—caprolactone),
Co: collagen type I, LM: laminin, FN: fibronectin,
Fb: fibrin gel. SEM micrographs of some of the
samples are shown in FIG. 1 A.

Control PET +Co|+CoLM|+CoFN|+CoFb| +CoFbFN
1stset| PET-PGL [+Co|+CoLM|+CoFN|+CoFb| +CoFbFN
2" set |[PET-PGLCap |+Co[+CoLM|+CoFN|+CoFb| +CoFbFN

Cell culture

The samples were sterilized by UV light irradiation for
30min, inserted into tissue culture plastic 24—well-plates
(TPP, Switzerland) and seeded with endothelial cells (EC)
of passage 20.-22., derived from bovine pulmonary artery
(line CPAE ATCC CCL-209, Rockville, MA, USA) at a
density of 50x10° cells/cm?. They were cultured at 37°C
and 5% CO, for 7 days, and each sample was incubated
in 1.5mL of Minimum Essential Eagle Medium (MEM) sup-
plemented with 2mM L-glutamin, Earle’s BSS with 1.5g/L
sodium bicarbonate, 0.1mM non-essential amino acids, 1.0
mM sodium pyruvate (all chemicals from Sigma, USA.) and
20% of fetal bovine serum (FBS). 200 1U/ml of aprotinin (Carl
Roth, Germany) were added to the medium on Fb—contain-
ing assembilies to inhibit EC fibrinolytic activity. On culture
days 1, 4 and 7, the samples were washed with PBS and
the cells were detached from the support using 400uL of the
trypsin—EDTA solution (Sigma, USA) working for 15 min at
37°C. After neutralization with 800uL of MEM + 20% FBS,
the suspended cells were counted using an automatic cell
counter (Vi-CELL XR 2.03, Beckman Coulter, Inc., Miami,
FL, USA) and the corresponding cell densities were plot-
ted against culture time. Some of the samples were fixed
with 80% methanol for 10 min, washed in PBS and stained
overnight with a combination of Texas Red C2-maleimide
(10ng/ml, Invitrogen) and Hoechst 33342 (5ug/ml, Sigma)
fluorescence dyes to visualize the membrane and cyto-
plasmic proteins and the cell nuclei, respectively. Pictures
were taken using the Leica 2500 confocal microscope at
magnification 40x and zoom 2x.

Statistical analysis

The quantitative data is presented as mean + SEM
(Standard Error of Mean) expressing the number of inde-
pendent experiments, or as mean £ SD (Standard Deviation)
expressing the number of observation repetitions within one
experiment. Statistical analyses were performed using either
the unpaired Student’s t—test or one way ANOVA analysis
(Student—Newman—Keuls test) for multiple comparison
performed with SigmaStat software (Jandel Corp., USA).
The value p<0.05 was considered significant.

Results

Comparison of protein assemblies

The endothelium cultured on pure PET reached a sig-
nificantly higher density than the endothelium on PET
coated with protein assemblies on day 7 (ANOVA, p<0.05).
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FIG. 2. Endothelial cell densities on PGL- and PGLCap—-impregnated PET vascular prostheses modified with

cell-adhesive protein multilayers.

The highest cell density was reached on CoFb (ANOVA,
p<0.05) (FIG. 1B). A decrease in cell density was observed
between day 4 and day 7 on all PET samples coated with
protein assemblies. Bad adhesion between PET and the
nether collagen layer may have resulted in the protein
coatings breaking away together with the adhering cells.
The endothelial cells formed a confluent monolayer after 7
days of culture and reached the highest densities on CoFN,
CoFb and CoFbFN surfaces prepared on both PGL— and
PGLCap-impregnated PET samples. However, the differ-
ence between these coatings and the others was not statisti-
cally significant. There was also no statistical difference in
adhesion and proliferation among the samples with different
protein coatings on day 1 and day 4 (FIG. 2).

Comparison of the impregnation type and pure PET
EC showed better initial adhesion and proliferation
(day 1 and day 4) on pure PET than on the PET-PGL and
PET-PGLCap impregnated surfaces regardless of the ad-
ditional protein coating, suggesting that the polymers form
a more anti-adhesive background. Cell attachment and
growth was better on PET-PGL than on PET-PGLCap,
though the difference was not significant. The cell densities
on polymer—impregnated PET were significantly lower on
Co, CoFN, and CoFb (Student’s t-test, p<0.05) compared to
PET on day 4. However, they reached similar final values on
all protein—coated prostheses on day 7 (FIG. 3). In addition,
the EC on the polymer—impregnated PET coated with CoFN,
CoFb and CoFbFN formed a confluent monolayer with a
cobblestone—like appearance, whereas the cells on the
protein-uncoated PGL— and PGLCap-impregnated samples
were spindle—shaped, oriented along the fibers in the PET

fabrics and distributed more sparsely (FIG. 4).
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FIG. 3. Comparison of growth curves of endothelial cells on PET, PGL— and PGLCap-impregnated PET vascular
prostheses with the same protein assembly coating. Student t—test, *p<0.05.
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Discussion

It is well known that vascular prosthesis failure after hu-
man bypass surgery is caused mainly by artificial surface
thrombogenicity and pseudointimal formation [10], the
former being partially attributable to lack of a mature en-
dothelium [11], and the latter to a mechanical compliance
mismatch [12]. The present study was performed to evaluate
endothelial cell colonization of biomimetic surfaces that may
in a certain manner mimic the extracellular matrix in tissue
engineering applications [13], and can be immobilized on
samples of a clinically used vascular prosthesis. In addition,
vascular prostheses were experimentally impregnated with
relatively novel biodegradable polymers [14], [15]. Under-
standing the interaction of bioactive graft components with
cells, tissue ingrowth and neovascularization [16] may play a
maijor role in future improvement of the clinical performance
of vascular prostheses [17].

Conclusion

Polyester—based copolymer impregnation of PET
prostheses decreased initial adhesion and proliferation
of bovine endothelial cells. Cell growth was slightly better
on PGL—impregnated PET than on PGLCap—impregnated
PET. After coating with cell-adhesive protein assemblies the
impregnated PET provided better substrates for cell culture
than the protein—coated PET. The cells proliferated better
on CoFN, CoFb and CoFbFN assemblies than on Co and
CoLM assembilies.
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. LIMITING FIBER EXTENSIBILITY
MODEL FOR ARTERIAL WALL

Lukas HornY'*, RuboLF ZiTnY?2, HYNEK CHLUP?,
SvATAVA KoNviCcKoVA',

It is worth to note that total number of invariants of
the strain tensor is five in the case of transversely
isotropic material and nine in the case of orthotropy.
Details can be found in e.g. Holzapfel [5]. Model (2)
presumes two preferred directions in continuum which
are mechanically equivalent. Due to cylindrical shape
of an artery we can imagine it as helices with same

CTU IN PrRAGUE, FACULTY oF MECHANICAL ENGINEERING,

4 TECHNICKA STR., 166 07 PrRAaGUE CzECcH REPUBLIC

" DEPARTMENT OF MECHANICS, BIOMECHANICS AND MECHATRONICS
2 DEPARTMENT OF PROCESS ENGINEERING

* E-MAIL: Lukas.HORNY@Fs.cvuT.cz

helix angel but with antisymmetric rientation. This is

illustrated in the FIG. 1.

Arterial walls exhibit anisotropic, nonlinear and ine-
lastic response to external loads. Moreover arterial wall
is non—homogenous material with complicated internal
structure. These facts make the question about the
best material model for arterial wall still unanswered.
Nowadays approach to building constitutive models is
characterized by incorporating structural information
when considering e.g. layers, fibers, fiber orientation
or waviness. The most frequent method how to incor-
porate structural information is to regard arterial wall
as a fiber reinforced composite. Considerations about
preferred directions are subsequently implemented
into the framework of continuum mechanics.

Constitutive models are usually based on the theory
of hyperelastic materials. Thus mechanical response
of an arterial wall is supposed to be governed by a
strain energy (or free energy) density function like
in (1). The theory of hyperelastic materials is widely
applied and studied in details in polymer science.
Due to some phenomenological and structural simi-
larities between rubber—like materials and biological
tissues, methods of polymer physics are frequently
applied in biomechanics, see Holzapfel [1]. Gent [2]
suggested the new isotropic model for strain energy
density function which was based on an assumption
of limiting chain extensibility in polymer materials. The
Gent model expresses strain energy y as a function
of first invariant I1 of the right Cauchy-Green strain
tensor as follows

I —
y =_%m]m ln[l——‘J 3)
m ) (1)

In equation (1) u denotes stress—like parameter,
so—called infinitesimal shear modulus. J,, denotes
limiting value of I,-3. The domain of logarithm requi-
res 1,-3<J,,. Thus, J,, can be interpreted as limiting
value for macromolecular chains stretch. Horgan and
Saccomandi in [3] suggested its anisotropic extension.
They recently published modification based on usual
concept of anisotropy related to fiber reinforcement,
see paper [4]. Horgan and Saccomandi use rational
approximations to relate the strain energy expression
to Cauchy stress representation formula. We adopted
this term with small modification as follows

y =—-mJ,, ln[l_uJ

2
JVH

2

In (2) u denote shear modulus. J,, is the material
parameter related to limiting extensibility of fibers. The
similar definitional inequality like in (1) must be hold
for logarithm in (2). Thus I, must satisfy (I,-1)2<J,2.
I, denotes so called fourth pseudo—invariant of the
right Cauchy-Green strain tensor which arises from
the existence of preferred direction in continuum.

FIG. 1. Local orthotro-
py —the tube is reinfor-
ced by two families of
mechanical equivalent
fibers.

1, can be expressed in the form given in (3).

2 2 2 s 2
I,=1 cos" b+ sin" b 3)

Stretched configuration of the tube is characterized
by A, what denotes circumferential stretch and A, what
denotes axial stretch, respectively. Model (2) contains
three material parameters. Above described u, J,, and
B. The third material parameter 3 has the meaning of
angle between fiber direction and circumferential axis.
There are two families of fibers with angle (3, however,
1, is symmetric with respect to £f3.

In order to verify capability of (2) to govern mul-
ti-axial mechanical response of an artery regression
analysis based on previously published experimental

[nternal pressure p [kPa]

FIG. 2. Inflation test and model prediction: red/
square — A,=1.3; blue/circle — 1,=1.42.



data was performed. Details of experimental method
and specimen can be found in Horny et al. [6]. Briefly
we resume basic facts. Male 54—year—old sample of
thoracic aorta underwent inflation test under constant
axial stretch. The tubular sample was 6 times pres-
surized in the range OkPa—18kPa—0kPa under axial
pre—stretch A,=1.3 and 3 times in the pressure range
OkPa—20kPa—0kPa under \,=1.42, respectively. The
opening angle was measured in order to account resi-
dual strains. Radial displacements were photographed
and evaluated by image analysis.

Regression analysis based on least square method
gave the estimations for material parameters y, Jm
and B. The vessel was modeled as thick—walled tube
with residual strains. The material was supposed to
be hyperelastic and incompressible. No shear strains
were considered. Fitting of material model was based
on comparison of model predicted and measured
values of internal pressure. Results are illustrated in
FIG. 2. We can conclude that proposed material model
fits experimental data successfully. Thus strain energy
given in (2) is suitable to govern arterial response
during its inflation and extension. Estimated values of
parameters for material model (2) are as follows:

U =26kPa; J,,=1.044; 3=37.2°.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 112-113]
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Abstract

The aim of this investigation is to establish an
improved non-destructive ultrasonic through-trans-
mission technique to monitor the setting behaviour of
calcium phosphate cement samples.

On the basis of ultrasound techniques the elastic
properties of cement paste after different soaking time
in Ringer’s solution were measured. Young’s modulus,
the rigidity modulus, and Poisson’s ratio were calcu-
lated from measurements of density and ultrasonic
longitudinal and shear wave velocities.

Keywords: calcium phosphate cement, elastic pro-
perties, injectability, ultrasonic method

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 113-116]

Introduction

Calcium-phosphate based ceramics (such as hydroxya-
patite) are promising materials for orthopedic and dental
surgery. They closely resemble the mineral phase of the
bone extracellular matrix, so they are expected to be os-
teoinductive and osteoconductive, promoting regeneration
of the damaged bone tissue [1-2]. A calcium phosphate
cement (CPC) was developed with the advantage of being
moldable (the CPC paste intimately adapts to the bone
cavity) and capable of in situ setting to form hydroxya-
patite [3]. The ability of obtaining biologic apatite under
physiologic conditions (in an aqueous environment at body
temperature), opening a new strategy to traditional ceramic
sintered at high temperatures, is one of the most important
factors in the creation of a new class of bone substitute
implants. Calcium phosphate cements generally consist of
a powder and an aqueous liquid which are mixed to form a
paste. The paste is placed into a defect as a substitute for
the damaged part of the bone. Most conventional CPC are
mixed with an aqueous solution immediately before appli-
cation. In the clinical situation, the ability of the surgeon to
properly mix the cement and then place the cement paste
into the defect within the prescribed time is a crucial fac-
tor in achieving optimum results. Therefore, it is desirable
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to develop injectable premixed CPC in which the paste is
prepared in advance under well-controlled conditions [4-5].
The properties of cementitious materials are changing from
a suspension to a solid during the setting process. Many
different test methods are used today to characterize in-
jectable cements and set cement materials for biomedical
applications [6-8]. In the present project, we have applied
the through-transmission technique to characterize the me-
chanical properties of injectable calcium phosphate cement,
which were placed in Ringer’s solution for different days.
A strong advantage with the proposed technique is that it is
non-invasive and non-destructive. The changes occurring
in the cement samples after being soaked in the Ringer’s
solution can be systematically investigated (starting from
initial paste to the final set cement).

Materials and methods

The R cement was prepared as a mixture of two
powders: CSPP (calcium potassium sodium phosphate;
Ca,KNa(PO,), and MCPM (monocalcium phosphate mono-
hydrate; Ca(H,PO,),*H,0. As a liquid phase we have used
a mixture of glycerol and polyethylene glycol (PEG). Glyc-
erol was selected as a liquid phase because it is nontoxic,
biocompatible and is also water-miscible. When CPC-glyc-
erol paste is immersed in water, there is a glycerol-water
exchange, resulting in cement hardening [3]. Therefore
this water-free paste should harden only when exposed to
an aqueous environment. Polyethylene glycol was chosen
because itimproved the cohesion and the injectable proper-
ties of the paste [4].

The liquid phase (glycerol mixed with polyethylene gly-
col) and the R cement powder were mixed in a mortar to
obtain a water-free paste with workable consistency, using
a liquid/powder ratio of 0.46ml/g and then placed into the
syringe. Then the paste was filled into a mold of 6mm in di-
ameter and 12mm high and incubated in a Ringer’s solution
at 37°C. After 1,3,4,5,7,8,11,12 and 14 day’s of immersion,
the samples were quenched in acetone and dried to stop the
reaction. On the basis of ultrasound techniques the elastic
properties of cement paste (such as Young’s modulus, the
Poisson’s ratio of the material and modulus of rigidity) after
different soaking time in Ringer’s solution were measured.

The ultrasonic measurements were performed using
a through-transmission technique. One of the most im-
portant parameters for assessing the hardened state and
other material parameters is the ultrasonic velocity, which
can be derived from the travel time of the wave following
transmission through the material. For velocity v, the well-
known equation v=s/t applies in general with travel time t
and travel path s (dimensions of material) [10]. The time of
transmission depends on many variables, such as type of
material, compactness, microstructure (iso- or anisotropy),
elasticity constant values, pore size and shape, total po-
rosity, pore distribution, density and geometry of material
(dimensions).

We recorded the transmission time through an area of
know thickness (samples dimensions) with both longitu-
dinal wave and shear wave traducers, and then we used
the fallowing equation to calculate the Poisson’s ratio ().
If the density of material is known the modulus are also
available.

_ ViP-2ve?
T 2(Viz-2Vr)

A longitudinal wave (V,) and a perpendicular wave (V)
propagates in a solid with a velocity:

G
] E-(1-p) =y
V“\/p-(wu)-m-zu) '

where E is the Young’s modulus, G modulus of rigidity,
r the mass density.

Measurements of the propagation velocity of longitudinal
ultrasonic vibrations were done using both the Polish equip-
ment MT-541 (UNIPAN) at the frequency f=0.5MHz and to
measure the propagation velocity of shear ultrasonic wave
we used UZP1 (INCO-VERITAS) with probes for f=4MHz.

In these apparatus one head emits the ultrasonic wave
while the other one is a receiver, collecting the wave after
transmission through the materials (FIG. 1). The mean ve-
locities were obtained by averaging the three independent
measurements.

FIG. 1. Ultrasonic de-
vice for measuring the
propagation velocity
of the shear ultrasonic
wave UZP-1 (INCO-VE-
RITAS).

Measurements of the longitudinal waves velocity were
made along the sample height and diameter. The shear
wave velocity has been measured only along the diameter
of the samples. The porosity of the cement samples were
measured by a mercury intrusion technique. XRD was
used to determine the crystalline phase after setting and to
find out if a conversion to calcium deficient hydroxyapatite
(CDHA) took place or if remains of a starting material were
present. The XRD patterns were recorded with a powder
X-ray diffractometer.

Results

The apparent densities of the samples after different days
of immersion in Ringer’s solution were calculated (FIG. 2).
The apparent density of R-cement materials was ranging
between 1.40 and 1.07g/cm?. The highest values of the
density (about 1.40g/cm?®) were measured after one day of
immersion in Ringer’s solution.

1,6
14 I8
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02
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1 3 4 5 7 8 11 12 14
Immersion Time [days]

FIG. 2. Densities of the investigated R - cement
materials after different soaking times in Ringer’s
solution.



TABLE 1. Anisotropy
of the cement samples
after different days of
immersion in Ringer’s
solution.

The anisotropy measu-
rements ware performed
using MT-541 equipment at
the frequency of f=0.5MHz.
This anisotropy is defined
as: A=V (a) / V.(b), where
V. (a) and V,(b) are wave
velocities along the sample
length and diameter, re-
spectively. A significant ani-
sotropy of the wave velocity
(about 13%) was found in
the samples after 3 and
14 days of immersion in
Ringer’s solution (TABLE 1).
After more than 3 days of
soaking the samples beco-
me isotropic.

The highest values of longitudinal wave velocity were
measured along the diameter of the cement cylinders. As
seen in FIG. 3, the ultrasonic velocity decreases with the im-
mersion time. The highest values of the wave velocity were
observed in the first day of immersion. 7 days of soaking
effectively decrease the ultrasonic wave propagation veloc-
ity in R-cement materials. We can observed a decrease of
19% after measurement made along the samples length
(a) and 22% along the samples diameter (b). Further im-
mersion (8 days) resulted in slight wave velocity increase
and then the velocity slowly decreased after more days of
immersion, probably due to the degradation process. The
changes in the propagation velocity of the shear ultrasonic
wave along the diameter of the cement cylinders are similar
to the changes of longitudinal wave velocity.

The material constants: Young’s modulus (E) and modu-
lus of rigidity (G) determined basing upon the ultrasonic
investigations are presented in FIG. 4. The E and G values

Immersion . i,
time [days] Anisotropy [%]
1 10.1
3 12.9
4 5.3
5 3.3
7 6.3
8 6.2
11 3.5
12 8.2
14 13.4
2600
2400
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. |
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1200

1 3 4 5
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FIG. 3. Longitudinal and transverse ultrasonic wave velocity (a) along the sample length; (b) along the sample
diameter after different soaking times in Ringer’s solution.
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FIG. 4. Material constants: E, Young modulus; G, modulus of rigidity: (a) along the sample length; (b) along

the sample diameter.
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FIG. 5. Poisson’s ratio of the investigated R- ce-
ment materials after different soaking times in

Ringer’s solution.
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FIG. 6. Porosity of the R cement/glycerol/PEG
samples after different incubation times in
Ringer’s.
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obtained for the R-cement materials after 7 days of soak-
ing in Ringer’s solution were about 50% lower than at the
beginning of the experiment. The cement materials after
an immersion time of 14 days exhibit Young’s modulus
values of 3.43+0.45GPa while their modulus of rigidity is
1.48+0.08GPa. The changes in the E, G values are similar
to those obtained for longitudinal and share ultrasonic wave
velocity. The changes in the Poisson’s ratio do not provide
any special information (FIG. 5) and its average value is
about 0,2.

The porosity values versus immersion time in Ringer’s
solution is presented in figure 6. Porosity gradually increases
due to the degradation when the samples are immersed in
Ringer’s solution. R—cement materials presented a total
porosity of 55% after 7 days of immersion in Ringer’s solu-
tion.

FIGURE 7 shows the patterns of X-ray diffraction of the
sample R cement/glycerol/PEG after 1, 3, 7 and 14 days
of immersion in Ringer’s solution. After 1 day of immersion
characteristic peaks of CSPP were present. After 7 days
CSPP’s peaks disappeared, meaning that the R cement
had totally converted into calcium deficient hydroxyapatite
(CDHA).
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FIG. 7. The X-ray diffraction spectrum of the R
cement/glycerol/PEG samples after different times
of immersion in Ringer’s solution.

Discussions

The injection properties of R cement can be improved by
substituting the liquid phase with glycerol. When the paste
was immersed in Ringer’s solution, there was a glycerol-
to-water exchange, resulting in cement hardening. The ce-
ment setting is the result of a dissolution and precipitation
process, and the entanglement of the precipitated crystals
is responsible for cement hardening [11]. The set samples
consisted of calcium deficient hydroxyapatite (CDHA), as
determined by X-Ray diffraction, where no compositional
change was produced by the polymer (PEG) addition. After
seven days of immersion in Ringer’s solution, R cements
samples were totally converted to CDHA, therefore the elas-
tic properties of the R-cement after these time of immersion
started slowly to increase and than again to decrease due
to the degradation process.

Conclusions

The ultrasonic device presented in this article is able to
extract certain parameters of ultrasonic waves recorded
during the setting and hardening of R—cement paste materi-
als. With improved sensitivity, the ultrasonic measurement
is able to monitor processes inside the cement paste. It
is practicable to measure elastic properties of the cement
samples by using ultrasonic technique.
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Abstract

Metal surfaces have become important over the
last decade for potential surgical implants, and within
this context we present here a study of the cell growth
on modified gold surfaces. Gold films, deposited on
glass plates and annealed with a hydrogen flame, were
modified with four different carboranethiol derivatives:
1-(HS)-1,2-C,B1oHy; (A), 1,2-(HS)~1,2-C,ByoHyo (B),
9,12-(HS),-1,2-C,B,,H,, (C) and 1,12-(HS),-1,12-
C,B,,H,, (D). The materials engendered from these
modifications were used to investigate the adhesion
and growth of rat aortic smooth muscle cells cultured
on these surfaces in a DMEM medium with 10%
of fetal bovine serum. One day after seeding, the
highest number of initially adhered cells was found on
the surface of a bare gold film. However, three days
after seeding, the number of cells on carboranethiol-
modified gold samples B, C and D was significantly
higher than the number on a bare gold film. After seven
days, the number of cells on a bare gold film and on
gold films modified with derivatives A, B and D was
very similar, but the surface of a gold film modified with
derivative C exhibited a significantly smaller number
of cells. This may be explained by the exposure of the
CH vertices of the carborane cluster, which are more
acidic than the BH vertices exposed toward the cells
in either A or B.

Keywords: Metal coating, gold film, carboranethiol,
cell adhesion, cell spreading, cell proliferation, bioma-
terials, tissue engineering, surgical implants.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 117-119]

Introduction

Artificial and nature-derived materials, including metals,
have been intensively studied in medicine and in various
biotechnologies. Examples are bio-imaging, bio-sensing,
drug delivery, cell cultivation, and the construction of replace-
ments of irreversibly damaged tissues and organs. A largely
accepted concept in recent tissue engineering is of surfaces
supporting and controlling cell colonization associated with
successful integration of an implant within the organism.
This concept is used for the construction of durable bone
prostheses persisting in the patient for many years, and
is being developed to make bio-artificial replacements of
blood vessels, liver, pancreas or even nervous tissue (for
a review, see [1-3]).

Metallic materials have frequently been utilized in a hard
tissue surgery, e.g., for constructing joint prostheses and
other bone implants. However, these materials could be
used in the form of thin nanocomposite films in soft tissue
surgery, e.g. for coating artificial heart valves or vascular
prostheses. Gold, one of the metallic materials that have
been studied, has been used in medicine and in implantology
because of its inert character and negligible toxicity. Gold
reacts easily with thiol (-SH) groups [4], and this reaction
can be used for modifying gold films to make surfaces suit-
able for the adhesion and growth of cells. In this study, we
present the use of flat gold coatings modified with selected
carboranethiol derivates as new substrates for cell colo-
nization. Vascular smooth muscle cells were chosen as a
model system because they are an important component
of both hard and soft tissues and organs - including bone
and blood vessels.

Experimental

Preparation of the gold samples

Gold films deposited on glass plates with dimensions
11x11mm were purchased from Arrandee (Germany). All
films were freshly annealed with a hydrogen flame before
use. These films were modified with carboranethiol de-
rivatives in accordance with the literature [4]. The following
carboranethiol species were used:1-(HS)-1,2-C,B;,H;; (A),
1,2-(HS),-1,2-C,B,,H,, (B), 9,12-(HS),-1,2-C,B,,H,, (C) and
1,12-(HS),-1,12-C,B,,H,, (D) (FIG. 1).

FIG. 1. Carboranethiol derivatives used for mo-
dification of gold films: 1-(HS)-1,2-C,B,,H,; (A),
1,2-(HS),-1,2-C,B,,H,, (B), 9,12-(HS),-1,2-C,B,,H,,
(C) and 1,12-(HS),-1,12-C,B,,H,, (D).

Cells and culture conditions

For the cell culture experiments, the materials were
sterilized with 70% ethanol for 1 hour, inserted into 24-well
polystyrene plates (TPP, Switzerland; well diameter 1.5
cm), and seeded with smooth muscle cells derived from rat
aorta by an explantation method [1,2]. The cells were used
in passage 3 and seeded at a density of 17 000cm?. The
cells were cultivated for 1, 3 or 7 days in 1.5 ml Dulbecco’s
Modified Eagle Minimum Essential Medium (Sigma, U.S.A.),
supplemented with 10% foetal bovine serum (Sebak GmbH,
Aidenbach, Germany) and 40 pg/ml of gentamycin (LEK,
Ljubljana, Slovenia), in a cell incubator with a humidified
atmosphere of 5% of CO, in the air and at a temperature of
37°C. For each experimental group and time interval, three
samples were used.

The cells on one sample for each experimental group
were rinsed with phosphate-buffered saline (PBS), fixed by
70% cold ethanol (-20°C, 5 min) and stained with a combina-
tion of Texas Red C2-maleimide fluorescent membrane dye
(Molecular Probes, Invitrogen, Cat. No. T6008; 20 ng/ml in
PBS), and Hoechst # 33342 nuclear dye (Sigma, U.S.A;;
5ug/mlin PBS). The number and morphology of the cells on
the sample surface were then evaluated from pictures (10 for
each sample, size 0.136mm?) taken under an Olympus IX 50
microscope using an Olympus DP 70 digital camera (FIG. 2).
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FIG. 2. Examples of the morphology of vascular smooth mu-
scle cells on day one (left) and day 7 (right) after seeding on
a gold film modified with the carboranethiol derivate 1-(HS)-
1,2-C,B,H,, (A). Stained with Texas Red C2-maleimide and
Hoechst #33342. Olympus IX microscope 50, obj. 20, digital
camera DP 70.

On the remaining two samples, the cells were rinsed with
PBS, released using a trypsin-EDTA solution (Sigma, Cat.
No. T4174) and counted in a Cell Viability Analyzer (VI-Cell
XR, Beckman Coulter). As control materials, samples with
a bare gold film, standard tissue culture polystyrene dishes
(PS) and uncoated glass substrates were used.

The size of the cell spreading areas, i.e., cell areas pro-
jected on the material surface, was measured one day after
seeding using Atlas software (Tescan Ltd., Brno, CR). Fifty
seven to 170 cells from 10 pictures for each experimental
group were evaluated.

The results are presented as a mean value with
B standard error (Mean + SEM). Statistical signifi-
| cance was evaluated using the ANOVA, Student-
. Newman-Keuls method. Values of p<0.05 were
‘0 considered as significant.

One day after seeding, the highest number of

d initially adhered cells was found on the surface of a
bare gold film with 23000+1400cells/cm?, compared
to a range from 7900800 to 16100+800cells/cm?
on the modified gold surfaces (FIG. 3).

However, three days after seeding, the number of
cells on the carboranethiol-modified gold samples B,
C and D (24200+1500cells/cm? to 31400+1500cells/
cm?) was significantly higher than the number on
the bare gold film (16900+£900cells/cm?, FIG. 3).

After seven days, the number of cells on the bare gold
film and gold films modified with derivatives A, B and D was
very similar, all in the range from 71800+2400cells/cm? to
72300+2200cells/cm? (FIG. 3). These cell population densi-
ties were significantly higher than the values obtained on
standard polystyrene culture dishes. This result is favorable,
especially in the case of derivative D. In this molecule, the
SH groups are located in para-orientation (FIG. 1), which
would facilitate the attachment of the carboranethiol to the
gold surface and its simultaneous functionalization with other
bioactive groups or molecules in order to further increase the
attractiveness of gold surfaces for cell colonization [5-9].
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FIG. 3. Number and cell spreading area of rat aortic smooth muscle cells on day 1, 3 and 7 after seeding on gold
modified by carboranethiol derivatives1-(HS)-1,2-C,B,,H,, (A), 1,2-(HS),-1,2-C,B,,H,, (B), 9,12-(HS),-1,2-C,B,,H,,
(C) and 1,12-(HS),-1,12-C,B,,H,, (D), polystyrene culture dish (PS) and glass (G). Mean * SEM from 100 mea-
surements performed on 2 samples (cell number) or 57-170 cells from 10 pictures of each sample (spreading
area). Statistical significance: ps, g, Au, B, A, D: p<0.05 in comparison with polystyrene dish, glass substrate,
bare Au film or carboranethiol derivatives A, B, D.
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However, the surface of a gold film modified with carbo-
ranethiol C exhibited a significantly smaller number of cells,
51600+£1900cells/cm?(FIG. 3). This may be explained by the
exposure of the CH vertices of the carborane cluster, which
are more acidic than the BH vertices exposed toward the
cells in either A or B. Nevertheless, the cells on all tested
surfaces were able to form a confluent layer.

The cell spreading areas on day 1 after seeding were
significantly larger on the bare gold sample (2700£270um?)
than in all remaining experimental groups. In these groups,
the cell spreading areas were in the range from 1650+80um?
(on the samples modified with derivative D) to 2140+240um?
(on polystyrene dishes) but these differences were not
statistically significant (FIG. 3).

Conclusion

Modification of a gold surface with carboranethiol de-
rivatives A, B and D increased the population density of rat
aortic smooth muscle cells after 7-day-cultivation on these
surfaces in comparison with standard polystyrene cell cul-
ture dishes. However, on derivative C, the cell population
density was significantly lower. This may be associated with
the orientation of the carborane cluster, in which the acidic
CH vertices face upward from the surface. Carboranethiol
derivative D has thiol groups attached in the opposite (i.e.,
para-) positions, and can be considered as a promising
linker for the attachment of various biological molecules to
a gold surface.
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Abstract

The sol-gel derived silica spheres with surfaces
modified by silver nanoparticles were used to enhance
the photodynamic effect. The silica nanoparticles were
prepared by modified Stéber synthesis. The diameter
of obtained silica spheres was ca. 100 nm. These silica
spheres we used as a carrier for noble nanoparticles.
It was shown that Ag-Au nanopatrticles have an anti-
bacterial activity against Escherichia coli. This effect
depends on the nanoparticles concentration and it is
stronger for higher concentrations. Laser irradiation
enhances this effect, and starting from certain con-
centration it is possible to kill Escherichia coli, totally,
when using laser light.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 119-121]

Introduction

Recently, many new developments in nanomedicine are
observed. One of the promising application of nanomaterials
is in photodynamic medicine, where the nanoparticles may
enhance the photodynamic activity [1-3]. Photodynamic
therapy (PDT) over the past decades was mainly exploited
for treatment of tumors. It can be also suitable for the inac-
tivation of microbes by photodynamic activity. Antimicrobial
photodynamic therapy (APDT) combines a nontoxic pho-
toactive dye - photosensitizer to generate singlet oxygen
and free radicals after light exposure that kill microbial cells
[4-8]. In this paper we will demonstrate that silver-doped
nanoparticles have antimicrobial activity and this effect may
be enhanced by adding a photosensitive agent and exposing
the bacteria culture to the light.

Materials

First, the silica nanoparticles were prepared by modi-
fied Stober synthesis [9] from ethyl alcohol (95%, Polish
Chemicals), ammonium water (25%, Polish Chemicals),
hydrofluoric acid (35%, Polish Chemicals) and tetraethyl-
ortosilane (TEOS from Aldrich) mixed at room temperature
prepared. Next, the Tollen’s method for silica silver doped
nanospheres production was exploited [10]. The preparation
process used in this study is described in [11]. For reduc-
tion reactions glucose was used as the reducing agent.
In second reduction reaction to the solution Ag-SiO, 0,5M
of AgNO, and 25% NH,OH were added. For cementation
process “gold liquid” (K,CO;+HAuCI,+H,0) was added.
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As a photosensitive agents Photolon (18-carboxy-20-(car-
boxymethyl))-8-ethenyl-13-ethyl-2,3-dihydro-3,7,12,17—te-
tramethyl-21H, 23H-porphin—2-propionic acid) from Hae-
mato, Poland was used. The diameter of silica nanoparticles
was ca. 100nm. The concentration of noble particles is
depicted in TABS. 1 and 2.

Method

The study was performed on Escherichia coli cultures.
First, the bacteria were cultured in the presence of na-
noparticles. The ordinary procedure for bacteria culturing,
seeding and incubation were exploited. For irradiation 410

TABLE 1. Ag concentration in sediments.

T CE S Concentration Ag Concentration Au
[mg/dm3] [mg/dmd]
Impregnation process 10.8 -
I| | reduction reaction 9.4 - |I
I| Il reduction reaction 35.6 - |I
Il Cementation process 8.7 16.3 |I

TABLE 2. Ag concentration in supernatants.

nm wavelength from TopGan laser was used, with peak Concentration Ag el AT
optical power 200mW. The exposure time was 4 minutes. SR [mg/dm?] [ma/dme]
The nanomaterlals in various concentratlonsl were added to | reduction reaction 53 3

the bacterial suspension and then the bacteria were seeded - -

. I| Il reduction reaction 2.6 - |I
on agar plates and the samples were incubated. To 1ml of [ - [
suspension 0,25, 0,5 or 1ml of supernatant was added. The COmETEI PN IEEEES 1 182
CFU indices (colony forming units) were estimated.

A B c D
0,25 ml 0,5 ml 1,0ml Results

623 0 0

Exemplary results are shown in
FIG. 1. The picture A demonstrates
the E. coli in control sample, where as
B, C and D are the culture incubated
with nanoparticles.

The results demonstrating that the
0 light irradiation has even more strong

FIG. 1. Exemplary results: Ag-SiO,-Au was added to E. coli suspension.

antibacterial effect are depicted on
FIGS. 2-4.

A - control, B, C, D — samples cultured in the presence of nanoparticles.

| reduction reaction

1000 1 "
—e— Sanples with

laser irradiation

800
=l Samples w ithout

600 | rradiation

-
=
=3

200

Number of grown bacterial cultures

Centrol 1ml:0.25ml Tml:05ml iml:1.0ml

FIG. 2. Samples after | reduction. The influence of
laser irradiation.

Il reduction reaction
1000 i

- —— Sarmples with
o laser irradiation
2 800
3 —@— Sanples without
] irradiation
g 600
o
o
a
i
g 400
2
o
s 200
]
£
E
z 0 *

Control 1m:025 1m:05m 1m:1.0m

FIG. 3. Samples after Il reduction. The influence
of laser irradiation.

Cementation process

800 "
—e— Sanples with laser

irradiation

—8&— Sanples without
irradiation

600 \

400 |

%)
L=
o

Number of grown bacterial cultures

1m:05m 1m:1.0m

1m:025m

Control

FIG. 4. Samples after cementation. The influence
of laser irradiation.

Conclusions

In this work it was shown that Ag-Au nanoparticles have
an antibacterial activity against Escherichia coli. This effect
depends on the nanoparticles concentration and it is strong-
er for higher concentrations. Laser irradiation enhances this
effect, and starting from certain concentration it is possible
to kill Escherichia coli, totally, when using laser light.
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Abstract

Hydroxyapatite and bioglasses are important bio-
active materials as they exhibit direct bonding with
human bone. Therefore they are used as coatings for
metallic implants. The aim of the present study was to
compare two types of layers: monophase hydroxyapa-
tite (HA) and composite-type HA+BG hydroxyapatite
mixed with bioglass (BG) (BG 50% of weight) during
the initial stage of their interaction with cell medium. In
vitro studies were performed in order to determine the
effect of the investigated layers on cell response.

After 3 and 7 days the behaviour of the cells grown
on the above surfaces was estimated through deter-
mination of the cell adhesion (CV colorimetric assay).
Cell morphology and properties of biomaterials surfac-
es were analysed by atomic force microscopy (AFM).

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 121-123]

Introduction

Steel as well as titanium-based alloys are widely used
as materials for implants because of their good mechani-
cal properties. Unfortunately, they are not bioactive and
therefore need to be coated with bioactive layers such as
hydroxyapatite (HA) and/or bioactive glasses.

The chemical and structural charcteristics of HA promote
chemical bonding to adjacent bone tissue [1,2], which leads
to direct attachment to bone. Some glasses are also consid-
ered as bioactive materials. Ceramics in the SiO,-CaO-P,0O,
system are the class of biocompatible materials that can
be used as coatings on metallic implants [3]. As a glassy
phase, bioglasses can reveal high surface reactivity, which
causes a strong attachment to surrounding bone tissue. It
is possible to design bioglasses with properties useful for
particular medical application [4]. In this work a novel ap-
proach of bioglass reinforced hydroxyapatite was used to
increase osteoblasts response.

Among many techniques pulsed laser deposition (PLD)
is commonly used for deposition HA films [5,6]. The physi-
cal as well as chemical properties of obtained coatings can
be controlled by changing conditions of PLD method and
a composition of target [7]. The crucial parameters of the
PLD process are pressure of ambient gas, laser fluence,
substrate temperature and laser wavelength [8,9].

The aim of this paper was to perform and evaluate ce-
ramic coatings deposited by PLD method with the use of
monophase HA and composite-type HA+BG targets. In this
paper the topography of obtained coatings as well as initial
stage of intaraction with cell culture medium is shown.

Materials and methods

Two targets of different chemical composition were used
for deposition of coatings: the first one consisted of pure
HA (Ca,z(PO,)s(OH),) while the second was the composi-
tion type HA mixed with 50%wt. of BG. The composition
of BG was following: SiO,—80mol%, CaO-16mol% and
P,0Os—4mol%. The target materials were deposited by use of
pulsed excimer ArF laser which operated at the wavelength
of 193nm with the pulse energy of ~300mJ and 20ns of
pulse duration (FWHM). The laser fluence was 4+0,5J/cm?
and the laser beam was focused of 40° out of the normal
surface of the target. All layers were deposited on 316L
stainless steel substrates with nanocrystalline diamond
(NCD) buffer layer which thickness was 300nm. The NCD
layers were deposited by RF PACVD method described by
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Mitura at al. [10]. The distance between target and substrate
was 6¢cm and the substrates were maintained at elevated
temperature of 400£30°C in order to obtain polycrystalline
structure of deposited HA. The thickness of obtained HA
and HA+BG layers was approximately 1um. The deposition
process was carried out in water vapour atmosphere which
pressure was 30Pa.

The ability to promote cell adhesion of stainless steel
substrates with modified surfaces was compared by as-
sessing the attachment of osteoblast-like cells. The details
of performed in vitro test are presented in [11].

Results

Surface characterization

The layers deposited from the HA target were character-
ized by nanocrystalline structure with a crystallite size of
about 100 nm and relatively high diversification of height
of grains (FIG. 1a). The above coatings obtained at 400°C
consisted of polycrystalline HA phase as a main component
of these layers [12].

The surface of coatings obtained from HA mixed with
BG layer is shown in FIG. 2. This layer was characterized
by polycrystalline structure with grain size ranged between
200nm and 300nm and uniform height of grains (FIG. 2a).
The round shape of grains indicates the equilibrium growth
of grains. The average roughness of this surface was higher
than in the case of the former one (TAB. 1). From the phase
map one can deduce that obtained layers were dominated
by on IG. 2b).

FIG. 1. Hydroxyapatite deposited on 316L stain-
less steel with NCD buffer layer: a) AFM image,
b) phase map.

FIG. 2. Hydroxyapatite mixed with bioglass de-
posited on 316L stainless steel with NCD buffer
layer: a) AFM image, b) phase map.

TABLE 1. AFM roughness of 5x5um? areas of the

layers.
HA 6,9
HA+BG 10,0
HA 3 days of culture 32,5
HA+BG 3 days of culture 20,3
HA 7 days of culture 47,2
HA+BG 7 days of culture 45,1

Cell cultures

Osteoblasts attached to the HA+BG surface observed
after 3 days of culture, were characterized by irregular
elongated shape (FIG. 3b). The size of the cells was about
50 um. The convex “islands” were visible inside each oste-
oblast. Two distinct islands were analyzed and presented
in FIG. 4.

Topography of observed “islands” indicated their na-
nocrystalline structure. The visible larger structures were
composed of very thin crystallites, parallel to the substrate
(FIG. 4).

After 3 days of culture lower number (of about 25%)
of osteoblasts were attached to the analysed HA surface.
Observed cells were oval and their size was about 10 um
(FIG. 3a).

After 7 days of culture the area of osteoblasts on HA+BG
layer decreased and the cells were circular (FIG. 5¢). Inside
each cell the convex “islands” were still visible (FIG. 5d).The
osteoblasts cultured on HA layer showed also circular shape
but their area was constant. In the case of 7 days of culture
the “islands” had triangular shape with layer-like structure
(FIG. 5b,d). In both cases the “islands” consisted of elon-
gated crystallites with mono phase composition (FIG. 6).

Cell adhesion

Results of this study provide the evidence of increased
osteoblasts adhesion on hydroxyapatite mixed with bioglass
layer after 3 days of culture (FIG. 3). Osteoblasts adhesion
was significantly greater on HA+BG layer when compared
to polycrystalline HA and polystyrene commercial 48-well
cell culture plates (TCPS) used as a control.

CV test performed after 7 days of culture didn’t differ
significantly for HA and HA+BG (FIG. 7) but were still better
than in the case of TCPS. Nevertheless, one may observe
that all CV test values after 7 days of culture were greater
than the corresponding values obtained after 3 days.

FIG. 3. Osteoblasts developed on HA (a) and
HA+BG (b) after 3 days of culture.

FIG.4. The “islands” on osteoblast developed
on HA+BG after 3 days of culture (a) and their
structure (b).
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FIG. 5. Osteoblasts developed on HA (a) and
HA+BG (c) after 7 days of culture and their island
structure: b) HA, d) HA+BG.

FIG. 6. Islands on osteoblasts developed after 7
days of culture: a) HA layer, b) phase map of HA
layer, c) HA+BG layer, d) phase map of HA+BG
layer.
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3 days 7 days 3 days 7 days 3 days 7 days

TCPS HA HA+BG

FIG. 7. Osteoblasts adhesion on HA, HA+BG and
TCPS after 3 and 7 days of culture.

Conclusions

The present study provided the evidence of increased os-
teoblasts adhesion to the layers composed of hydroxyapatite
mixed with bioglass compared to the pure hydroxyapatite
surface. Both, HA+BG and HA coatings were characterized
by better cell adhesion than TCPS used as a reference
material. The difference in osteoblasts adhesion to HA+BG
and HA decreased after 7 days of culture nevertheless was
still better for HA+BG material.
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Abstract

The sol-gel derived silica spheres with surfaces mo-
dified by silver nanoparticles were used to enhance the
emission efficiency of PDT photosensitizer Photolon.
Two various materials with different Ag concentrations
were prepared by exploiting the Tollen’s method. The
silica nanoparticles were prepared by modified Stéber
synthesis. The diameter of obtained silica spheres
was ca. 100nm. These silica spheres we used as
a carrier for noble nanoparticles, since they can be
easily doped by various substances that can change
their physical and chemical properties. The colloidal
water solutions of Ag-doped SiO, particles have been
prepared. It was demonstrated that the fluorescence
intensity of Photolon is influenced by silver nanopar-
ticles concentration, however it is not proportional to
the silver concentration. The fluorescence intensity
of Photolon with silver doped silica nanoparticles is
much higher then fluorescence intensity of Photolon in
water solution. This result is very promising and may
be used to enhance the photodynamic effect.

[Engineering of Biomaterials, 81-84, (2008), 124-125]

Introduction

Recently, there is a big interest in nanomaterials and
nanobiotechnologies. The preparation procedures and
characterization of various nanopowders are extensively
discussed. Silica particles may be easily doped by various
substances that can change their properties and they may
used in many applications, including optics, catalysis or
biotechnology. For instance, nanosized metallic silver or
silver-gold has been known to have powerful antibacterial
activity [1] but may also allow to enhance singlet oxygen
generation, what may be used for sterilization. In this work,
the sol-gel derived silica spheres with surface-modified by
silver nanoparticles were used to enhance the emission
efficiency of Photolon photosensitizer.

Materials

The silica nanoparticles were prepared by modified
Stober synthesis [2]. The silica nanoparticles were prepared

by the successive addition of ethyl alcohol (95%, Polish
Chemicals), ammonium water (25%, Polish Chemicals),
hydrofluoric acid (35%, Polish Chemicals) and tetraethyl-
ortosilane (TEOS from Aldrich) at room temperature. Next,
silica nanoparticles sediment was rinsed in methyl alcohol,
and after that dried 24 hours in 70°C. Tollen’s method for
silica silver doped nanospheres production was exploited [3].
Silica spheres were dispersed in water solution and silver
ammonia complex Ag(NH,)," [0.4mol] was added. Glucose
solution at room temperature was used as the reducing
agent. When the so-called first reduction reaction had
started, a progression of color changes were observed.

The materials after first reduction reaction were used to
second reduction reaction. To the Ag-SiO, (after first reduc-
tion reaction), the silver nitrate [0.5mol], ammonium water
(25%) and solutions of glucose were added. After 24 hours
of incubation at 70°C temperature silica spheres with silver
nanoparticles were prepared.

The colloidal water solutions of Ag-doped SiO, particles
with different dispersed phase concentration have been
prepared. The concentration of metals in supernatant
liquid compound of Ag-SiO, was determined by means of
Atomic Absorption. Total concentration a silver nanoparti-
cles in supernatant liquid Ag-SiO, after | reduction reaction
was 5.3 [mg/dm?], and after Il reduction reaction was 2.6
[mg/dm?3].

The photosensitive agents Photolon (18-carboxy-20-
(carboxymethyl))-8-ethenyl-13-ethyl-2,3-dihydro-3, 7, 12, 17
— tetramethyl - 21H, 23H — porphin—2-propionic acid) from
Haemato, Poland) was used as dopant. Stock solutions
0.01% of Photolon were prepared by dissolving the pho-
tosensitizer in destilled water. 1ml photosensitive dye was
added to the fresh prepared silica spheres with Ag-doped
nanoparticles. The concentration of metallic silver was
changed (TABLE 1). Emission spectra under 404nm laser
excitation have been measured and the Metal-Enhanced
Fluorescence was observed.

TABLE 1. Samples specification.

Il reduction reaction

| reduction reaction

Ag Ag
Sample i Sample il
A 21.2 G 10.4
B 31.8 H 15.6
C 42.4 | 20.8
D 53.0 J 26.0
E 79.5 K 39.0
F 106.0 L 52.0
Results

The absorption spectra of Photolon solutions were
obtained by means of Lambda 2 (Perkin Elmer, UK) spec-
trophotometer. UV-VIS absorption spectra of Photolon with
Ag-doped nanospheres are shown on FIG. 1. The Soret
band and additional absorption bands in the wavelengths
range 500—700nm (Q-bands) were observed. Two prominent
absorptions, at 403nm (Soret band) and at 655nm (chlo-
rine-type band), are visible. The others peaks at 536 and
at 601nm are observed, as well.

Fluorescence spectra were obtained by means of a
fluorescence spectrometer LS-50B (Perkin Elmer/UK).
Fluorescence of Photolon (concentration 0.01%) spectra
with Ag-doped silica nanoparticles are depicted on FIG. 2.

Analysis of the recorded spectra revealed the fact that the
fluorescence intensity strongly depends on the concentration
of Ag nanoparticles, however it is not linear.
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Conclusions

This work was focused on the measurement of the fluo-
rescence properties of noble metal-doped silica nanopar-
ticles. The emission spectra under 404nm laser excitation
have been measured and the metal fluorescence enhance-
ment MEF was observed. The fluorescence intensity of
Photolon is influenced by the silver concentration.

MEF is believed to occur due to a coupling of the fluoro-
phore with the plasmon resonance from a metal particle,
and the enhancement scale depends on the particle size
and shape [4]. The plasmon resonance of a metal particle
represents the existence of an electromagnetic field near the
metal particle. MEF is caused by increasing the excitation
and emission rate of the fluorophore in a localized electro-
magnetic field [5,6]. When the metal particles are in close
proximity to each other, the localized electromagnetic fields
from individual particles are expected to overlap and result
in a denser overlapped field. Fluorescence is enhanced
more efficiently when the fluorophore is localized in such
an overlapped field [7,8].
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Abstract

The study was conducted in order to determine the
effects of modified titanium alloy (Ti-6Al-4V) surfaces
on the biological response of a human osteoblast-like
cell line. MG-63 cells were cultured on disk-shaped
Ti-alloys: unmodified, and covered with a-C:N:H or
a-SiC,N,(H) layers. Interactions between materials
and cells were examined through determination of
cells adhesion and secretion of cytokines involved in
the development of immune response.

Keywords: titanium alloy, a-C:N:H and a-SiC,N,(H)
coatings, osteoblast-like MG-63 cells, cell adhesion,
cytokines
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Introduction

Titanium and its alloys are widely used as a material
for implants because of their mechanical properties, high
strength-to-weight ratio, biocompatibility, and high corrosion
resistance [1-3]. Despite numerous advantages, titanium
and its alloys can not be used without limitations. This is
connected with a possibility of metallose and other diseases
caused by a movement of metal ions to the surrounding
tissues. Many efforts have been made to improve the bio-
compatibility of titanium and its alloys, mainly by modifying
the topography and physicochemical properties to promote
cell activity at the surface of implants. The surface treat-
ment may be achieved with one of the following techniques:
nitriding, oxygenating, carbonating, nitro-carbonating or
deposition of carefully tailored layers [4]. There is a growing
interest in search of new layer materials of complex chemi-
cal composition, containing elements of various groups
of periodic table. Most of the studies are focused on four
elements: carbon, hydrogen, silicon and nitrogen [5]. The
objective of our study was to estimate the effect of Ti-alloy
surface modification achieved by the application of a-C:N:H
and a-SiC,N,(H) layers on adherence and activity of MG-63
osteoblast-like cells.

Materials and methods

Surface modyfication

Titanium alloy (Ti-6Al-4V) disks, 13mm in diameter and
3mm in thickness, were used in the study. The disks were
mechanically polished, cleaned in isopropyl alcohol and next
covered with two types of layers: a-C:N:H and a-SiC,N,(H).
The layers were grown with application of plasma assisted
chemical vapour deposition: RFCVD (13,56MHz, 60W,
and cathode autopotential about -300mV) and MWCVD
(2,45GHz, 800W). The mixtures of gaseous CH,, N,, H, or
CH,, N,, SiH,, H, respectively, provided at various propor-
tions were used in the syntheses. Disks with non-modified
surface were used as a reference material. Before the in vitro
experiment examined disks were sterilized in autoclave and
afterwards placed in 24-well plates (Nunclon, Denmark).

Cell culture

The ability to promote cell adhesion and cytokine pro-
duction of titanium alloy disks with modified surfaces was
compared using MG-63 osteoblast-like cells.

The cells were routinely grown in 75 mL flask in Dulbec-
co’s Modified Eagle Medium with glucose and L-Glutamine
(PAA, Austria), 10% foetal bovine serum (PAA, Austria), 10
U/mL penicillin, and 10U/mL streptomycin (Sigma, Germany)
ina 5% CO,and 95% air atmosphere at 37°C. Aflask of cells
was brought into suspension after incubating for 5min in
0.5% trypsin plus EDTA (PAA, Austria). Following trypsiniza-
tion, cells were washed by centrifugation at 400g for 5 min
to give a pellet that was resuspended in fresh supplemented
medium to a concentration of 3x10* cells/mL. Next, 1ml of
cell suspension was added to each well of 24-well plates
(Nunclon, Denmark) containing sterile Ti-alloy samples. Tis-
sue culture polystyrene (TCPS) bottom of wells served as
a positive control. Cultures were performed for 3 or 7 days
at 37°C in a 5% CO, and 95% air atmosphere.

Adhesion of cells and cytokine production

At the selected time points (3 or 7 days), supernatants
from above cells cultured on biomaterials were collected
and frozen for cytokines evaluation. Next, the colorimetric
assay measuring cell adherence was performed. Estima-
tion of adherent cell mass was achieved by crystal violet
staining/extraction (CV test) [6]. Cells cultured on studied
materials were washed twice with PBS, fixed in 2% para-
formaldehyde for 1h, stained with 0.5% crystal violetin 20%
methanol for 5min, washed with tap water, and dried. The
dye was extracted from the cells with 100% methanol and
optical density was measured on an Expert Plus spectro-
photometer (Asys Hitech, Austria) at 570nm.

The level of cytokine production was estimated in cell-
culture supernatants by flow cytometry. Human Inflammation
Kit (Cytometric Bead Array, BD Biosciences, USA) was used
to quantitatively measure 6 cytokines important for the proc-
ess of inflammation. The method which allows to detect the
presence of 6 cytokines in a single sample is based on fluo-
rescence of beads coated with capture antibodies specific
for: Interleukin-1 (IL-1), Interleukin-6 (IL-6), Interleukin-8 (IL-
8), Interleukin-10 (IL-10), Interleukin-12 (IL-12), and Tumor
Necrosis Factor (TNF) proteins. The six bead populations
were mixed together and resolved in the F3 channel of a
flow cytometer BD FACSCalibur™ (BD Biosciences, USA).
The capture beads, phycoerythrin-conjugated detection
antibodies, and recombinant standards or test samples
were incubated together to form sandwich complexes. The
presence of specific cytokine in the sample was detected
owing to double signal for FL-3 and FL-2 lasers.
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FIG. 1. The adherence of osteoblast-like MG-63
cells to TCPS (Control), Ti-alloy (Ti-6AL-4V) and
modified Ti-alloy (Ti-6Al-4V C:N:H, Ti-6Al-4V-
SiC,N,(H)) surfaces at 7 day of culture. O.D.- the
optical density measured at 570nm. Letters (A,
B, C) indicate values significant when tested
against the control by means of the T-Tukey’s
test (p<0.05).

Statistical analysis
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At each time point four replicates were tested for the ® @ e @ @ ® ®

experimental and control samples, and four measurements
on each sample were performed. The results were reported
as mean values plus or minus the standard error (SEM).
Statistical analyses were performed using the T-Tukey’s
test. The statistical significance of differences was set at
p<0.05.

Results and discussion

Cell adhesion to synthetic surfaces is involved in a
variety of phenomena, such as immune response, wound
healing, and tissue integration of biomaterials. Cellular at-
tachment, adhesion and spreading belong to the first phase
of cell/material interactions, and the success of this phase
will influence proliferation and differentiation of cells on
biomaterial surfaces. In the case of materials for bone tis-
sue regeneration, they are expected to promote osteoblasts
adherention and proliferation. The efficiency of orthopedic or
dental implants is achieved if a solid interface is established
with complete attachment between the material’s surface
and the bone tissue [7].
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Results of our study showed better ability to promote

® o @ o o o o cell adhesion of titanium alloy modified with a-C:N:H or
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a-SiC,N,(H) layers compared to unmodified titanium alloy.
Though all the three materials evoked lower adherence of
osteoblast-like cells compared to the control, it should be
stressed that the coverings improved biological features
of Ti-alloy. After 3 days of culture only the tendency was
observed (data not shown) but after 7 days the a-C:N:H
covering gave much better results than unmodified Ti-alloy
surface (FIG. 1).

Interactions between materials and cells may influence
the secretory response of the cells. The secretion of the pro-
inflammatory and down regulating cytokines was examined
in the supernatants collected from MG-63 cells cultures.
Cytokines, used extensively in cellular communication,
are critical to the development of the immune response.
They are often secreted by cells that have encountered
a pathogen, thereby activating and recruiting immune cells
to increase the system’s response [8].

In our experiment the level of cytokines secreted by MG-
63 cells cultured on Ti-alloy disks for 3 days didn’t show
statistically significant differences (results not shown).

However, after 7 days the statistically significant increase
in the level of pro-inflammatory TNF (FIG. 2A) and IL-12
(FIG. 2B), and anty-inflammatory IL-10 (FIG. 2C) produced
by cells cultured on unmodified surface of titanium alloy was
observed. On the contrary, the level of these cytokines se-
creted by cells cultured on a-C:N:H and a-SiC,N,(H) coatings
didn’t differ significantly compared to the control (FIG. 2).
TNF is one of the most important cytokines initiating inflam-
mation [9]. This cytokine initiates, among others, cascade
reaction causing migration of inflammatory cells which
function is destruction of a foreign body penetrating to the
system. Another cytokine induced during inflammation is IL-
12, which increases activity and proliferation of lymphocytes
T, population of cells very effectively fighting pathogens [10].
The increase in secretion of above mentioned pro-inflamma-
tory cytokines means that titanium alloy Ti-6AL-4V can as
well evoke inflammatory reaction in in vivo conditions. Such
reaction in the case of lack of infection would be harmful for
the organism because could cause destruction of it's own
tissues. Confirmation, that increased secretion of some pro-
inflammatory cytokines was to initiate inflammatory reaction,
is increased production of pro-inflammatory cytokine I1L-10.
This cytokine is automatically secreted by cells to control
the lowering of inflammatory reaction through inhibition of
migration of lymphocytes destructing a foreign body [11].
Differences mentioned above, observed only after 7 days
of cell culture and non observed after 3 days, point out the
lack of acute intensive reaction. The lack of acute phase of
inflammation seems to be beneficial, although it should be
remembered that titanium alloy are placed in the tissue for
period much longer than 1 week.

Conclusion

Obtained results indicate that used surface modifications
of titanium alloy appeared to be beneficial because they
improved the adherence of osteoblast-like cells and didn’t
stimulate the production of cytokines inducing immune
response. Application of coatings allows to maintain me-
chanical properties, high strength-to-weight ratio, and high
corrosion resistance of titanium alloy and simultaneously
improve its biocompatibility.
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