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Streszczenie

Wprowadzenie. W procesie oddzialywania implant-organizm zywy istotng role pelni warstwa wierzchnia materialu. Wiele
badan z dziedziny inzynierii biomaterialéw dotyczy chemii powierzchni.

Cel pracy. Ocena zmiany wtasciwosci warstwy wierzchniej polimerdéw na skutek procesu degradacji hydrolitycznej na pod-
stawie pomiardw kata zwilzania i kalkulacji swobodnej energii powierzchniowe;j.

Material i metody. Badania zwilzalnosci przeprowadzono dla dwdch typow polimerow: polilaktydu (PLA) i polihydroksyal-
kanianu (PHA) poddanych procesowi degradacji hydrolitycznej przez 27 miesigcy. Na podstawie oznaczonych katow zwil-
zania obliczono wartosci swobodnej energii powierzchniowej metoda Owensa-Wendta oraz okreslono krytyczne napiecie
powierzchniowe.

Wryniki. Powierzchnia obu badanych polimeréw ma charakter hydrofilowy. Degradacja hydrolityczna wptywa na zwigksze-
nie warto$ci swobodnej energii powierzchniowej oraz krytycznego napiecia powierzchniowego.

Whioski. Zastosowana metodyka moze stanowi¢ fatwo dostepng metode wstepnej oceny materialu z punktu widzenia zdol-
nosci do adhezji komoérek oraz postepu procesu degradacji (Polim. Med. 2014, 44, 1, 29-37).

Slowa kluczowe: kat zwilzania, swobodna energia powierzchniowa, biomateriaty, polimery biodegradowalne.

Abstract

Background. In the interaction process between implant and a living organism an important role is covered by the material
layer. Many studies in the field of chemical engineering concern biomaterials surface.

Objectives. Changes estimation of properties of polymers surface layer due to hydrolytic degradation on the base on mea-
surements of contact angles and calculation of the surface free energy.

Material and Methods. Contact angle measurements were made for the two polymers: polylactide (PLA) and polyhydroxy-
alkanoate (PHA) undergoing the hydrolytic degradation process over a period of 27 months. Based on the measured values
of contact angles, surface free energy by the Owens-Wendt method and the critical surface tension were calculated.

Results. The surface for both tested polymers is hydrophilic. Hydrolytic degradation influences the growth of the surface free
energy and the critical surface tension.

Conclusions. Methodology can be a easily available for the initial assessment of the material from the point of view of the
ability to cell adhesion and the progress of the degradation process (Polim. Med. 2014, 44, 1, 29-37).

Key words: contact angle, surface free energy, biomaterials, biodegradable polymers.
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O podstawowych cechach wielu wyrobéw z mate-
rialow polimerowych, a szczegélnie implantow, roz-
strzygaja wlasciwo$ci warstwy wierzchniej materiatu,
z ktdérego sg one wykonane. Warstwa wierzchnia, ktdra
charakteryzuje si¢ odmienna struktura od rdzenia ma-
terialu, spetnia rézne funkcje i jest poddawana dziala-
niu réznych czynnikéw w zaleznoséci od przeznaczenia
wyrobu [1]. Organizm zywy reaguje na biomaterial
poprzez jego warstwe powierzchniowg. Ocenia sig, ze
oddziatywania miedzy warstwa wierzchnig biomateria-
tu a organizmem Zywym dotyczg nie wiecej niz 5 A po-
nizej warstwy powierzchniowej materiatu. Dlatego wie-
le badan z dziedziny inZzynierii biomaterialéw dotyczy
chemii powierzchni [2]. Do najwazniejszych parame-
trow materiatu implantacyjnego, ktore moga korelowaé
z bioreaktywnoscig nalezg takie wskazniki, jak: hydro-
filowos¢/hydrofobowo$¢, obecno$é grup funkeyjnych,
chropowatos¢ [3]. Bioreaktywnos$¢ wedlug Ratnera jest
to zdolnos$¢ materiatu do wzbudzenia okreslonej odpo-
wiedzi tkanki/komérki. Wsréd podstawowych reakeji
na zaimplantowany material wymienia si¢: adsorpcje
biatek, adhezje bakterii, fagocytoze, hemolize, aktywa-
cje plytek, adhezje ptytek, biodegradacje.

Oddziatywania miedzy powierzchnig materiatu im-
plantacyjnego a srodowiskiem biologicznym in vitro lub
in vivo sg zwigzane z wlasciwo$ciami warstwy wierzch-
niej materiatu, spos$rdd ktoérych najistotniejsze sg te
dotyczace topografii, zwilzalnosci, sktadu chemicznego
i energii powierzchniowej. Dla biomaterialéw swobod-
na energia powierzchniowa SEP (ang. SFE Surface Free
Energy) moze stuzy¢ do oceny stopnia oddzialywania
miedzy materialem a organizmem zywym. W przypad-
ku powierzchni, ktore charakteryzuja sie duza wartos$cia
energii powierzchniowej adsorpcja bialekibedaca jej na-
stepstwem adhezja komorek jest dobra. Odwrotne zja-
wisko wystepuje dla materialow z matg warto$cig ener-
gii powierzchniowej. Dla powierzchni z duzg energia
powierzchniowg na granicy komorka-cialo state (tkan-
ka-implant) w poréwnaniu z sumg energii powierzch-
niowych miedzy fazami komdrka-ciecz oraz cialo stale
wystepuje mniejsze prawdopodobienstwo adhezji do
powierzchni ciala stalego. Nalezy jednak podkresli¢,
ze silnie hydrofilowe powierzchnie (bardzo duza SEP),
jak np. hydrozele czy metakrylany, nie sprzyjaja adhezji
[4, 5]. Adhezja komorek do powierzchni biomateriatu
jest wazna w przypadku implantéw ortopedycznych lub
stomatologicznych, gdyz wplywa na proces integracji
implantu z tkankg. Z kolei w niektoérych klinicznych
zastosowaniach, np. zastawki serca, urzadzenia stuzace
do dializy mata adsorpcja biatek, ktora ogranicza proces
krzepniecia krwi jest pozadana. Mata warto$¢ energii
powierzchniowej jest rowniez korzystna w przypadku
materiatow wykorzystywanych do wytwarzania socze-
wek wewnatrzgalkowych i kontaktowych. Proces ad-
hezji komorek jest skomplikowany i determinowany
przez wiele czynnikéw, nie tylko wspomniang energie
powierzchniowa, moze jednak ona stanowi¢ do$¢ pro-

sty wskaznik dajacy nam wstepne informacje na temat
adhezji komorek, moze réwniez by¢ miarg chemicznej
i biologicznej odpornosci powierzchni materiatu na
biodegradacje [6, 7].

Pod koniec lat 60. XX wieku Robert Baier [8] badat
role energii powierzchniowej biomaterialéw w trom-
bogenezie. Wynikiem prowadzonych badan i studiéw
literaturowych byla korelacja stopnia biologicznych
interakcji z wartoscig krytycznej swobodnej energii po-
wierzchniowej (ryc. 1). Wedlug zaproponowanej hipo-
tezy powierzchnia materialu z tzw. krytyczng energia
powierzchniowg na poziomie 20-30 [10~° N/m] charak-
teryzuje sie atrombogennoscig i zostata okre§lona przez
Bajera jako hipotetyczna strefa biokompatybilnosci,
rozumianej jako strefa minimalnej adhezji komorek.
Z kolei materialy charakteryzujace si¢ krytyczng energia
powierzchniowa powyzej 40 [10~° N/m] sprzyjaja adhe-
zji komorek. Stanowia wiec dobre materialy szczegélnie
dla ortopedii, gdzie adhezja komdrek do powierzchni
implantu oraz przerastanie implantu tkankami stano-
wig kluczowg role w procesie jego wgajania [8].

Nalezy jednak pamietaé, iz w badaniach laborato-
ryjnych in vitro symuluje sie¢ warunki srodowiska na-
turalnego, zatem sg one obarczone pewnym bledem.
Kosztownos¢ oraz wzgledy etyczne badan klinicznych
in vivo, szczegdlnie na wczesnym etapie, kierujg jednak
uwage badaczy ku badaniom laboratoryjnym.

Zwigzana z energia powierzchniowg zwilzalno$¢
powierzchni materialu jest rdwniez przydatnym para-
metrem stuzacym do oceny biologicznych oddziatywan
miedzy materialem a organizmem zywym. W przypad-
ku projektowania wlasciwoéci materialéw na implanty
oddziatywania te dotyczg przede wszystkim zjawisk, ta-
kich jak adsorpcja biatek, ktorej nastepstwem sg adhezja
i namnazanie komorek. Prace badawcze [4, 5, 7] prowa-
dzone w celu oceny wplywu zwilzalnosci powierzchni
i powigzana z nig hydrofobowoscia lub hydrofilowoscia
na oddziatywania biomaterial-srodowisko biologiczne
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Ryc. 1. Zalezno$¢ miedzy biokompatybilnoscia i krytycznym
napieciem powierzchniowym ciala statego [3, 8]

Fig. 1. Correlation of biological interactions and relative
surface energy of solid [3, 8]



Charakterystyka powierzchni polimeréw wykorzystywanych w medycynie 31

pokazaly miedzy innymi, ze liczba zaadsorbowanych
biatek zwieksza sig, kiedy powierzchnia materiatu sta-
je si¢ bardziej hydrofobowa, z kolei zmiany konfor-
macyjne zaadsorbowanych bialek zachodza, gdy po-
wierzchnia staje si¢ bardziej hydrofilowa. Powierzchnie
biomaterialéw w roztworach wodnych oddzialuja
z molekulami wody. W przypadku powierzchni po-
larnych najsilniejsze oddzialywania sg zwigzane z in-
terakcja miedzy wodg a kwasem Lewisa bedgcym ak-
ceptorem elektronéw lub zasadowag grupa funkcyjng
bedaca donorem elektronéw. Drugim oddzialywaniem
miedzy hydrofilowa powierzchnig a wodg sg oddziaty-
wania miedzyczasteczkowe (jonowe, van der Waalsa).
W przypadku powierzchni hydrofobowych ich oddzia-
tywania z czastkami rozpuszczalnika wystepuja gtownie
dzigki wigzaniom van der Waalsa, nie ma oddziatywan
donor-elektron i akceptor-elektron [4, 9].

Polimery z grupy poliestréw alifatycznych, np. poli-
laktyd, polihydroksyalkaniany ze wzgledu na biodegra-
dowalnos¢ oraz immunologiczng obojetno$¢ znajduja
zastosowanie w medycynie. Polihydroksyalkaniany
(PHA) s3 wytwarzane przez wiele mikroorganizmoéw
i gromadzone w postaci granulek w cytoplazmie ich
komorek jako material zapasowy. PHA wykazujg ma-
ta cytotoksyczno$¢, poniewaz ich monomery wystepu-
ja w organizmie ludzkim jako produkty metabolizmu.
PHA maja wlasciwosci zblizone do konwencjonalnych
materialow polimerowych. Sg powszechnie stosowa-
ne jako biomaterialy do produkcji nici chirurgicznych
oraz opatrunkow [10-12]. Polilaktyd (PLA) jest jednym
z niewielu polimeréw pochodzenia naturalnego, ktory
znajduje praktyczne zastosowanie w produkgji nici chi-
rurgicznych i implantéw. Jego wlasciwosci mechanicz-
ne wystarczaja do przenoszenia obcigzen mechanicz-
nych wystepujacych w organizmie ludzkim. Polimer
ten ulega jednak fatwo procesowi degradacji hydroli-
tycznej zaréwno w warunkach enzymatycznych, jak
i nieenzymatycznych. Duza podatno$¢ PLA na hydro-
lize jest niekorzystna w przypadku statego kontaktu ze
srodowiskiem biologicznym w przypadku dlugotrwate-
go wspomagania leczonych tkanek [11, 13].

Proces degradacji hydrolitycznej poliestrow alifa-
tycznych byl przedmiotem wielu badan [14-16]. Wy-
kazano, iz proces degradacji wigkszo$ci wyrobdw z po-
likatydu jest szybszy wewnatrz materialu niz na jego
powierzchni, co jest wynikiem efektu autokatalitycz-
nego. Dla poliestrow alifatycznych szybko$¢ hydrolizy
zalezy od temperatury, struktury molekularnej, gestosci
grup estrowych, rodzaju mediéw oraz obcigzen mecha-
nicznych [17, 18]. Przebieg procesu degradacji polime-
row pod wplywem inkubacji w réznych plynach (np.
w wodzie destylowanej, SBF, plynie Ringera) w tempe-
raturze 37°C najczesciej ocenia sie na podstawie zmian
masy czasteczkowej [17-19] oraz masy badanych proé-
bek [17], zmian parametréw wytrzymatosciowych,
zmian pH i przewodnictwa plyndéw inkubacyjnych
w funkgji czasu inkubacji materiatow, obserwacji mi-

kroskopowych (SEM) zmian zachodzacych na po-
wierzchni inkubowanych materiatéw [17, 19, 20, 21].

Celem badan niniejszej pracy bylo oznaczenie
swobodnej energii powierzchniowej oraz krytycznego
napiecia powierzchniowego dla dwdch polimeréw wy-
korzystywanych w implantologii ulegajacych procesom
biodegradacji: polilaktydu (PLA) oraz polihydroksyal-
kanianu (PHA) na podstawie pomiarow kata zwilzania.
Dodatkowo oceniono zmiany SEP dla badanych poli-
merdw, ktore byly inkubowane w wodzie destylowanej
przez 27 miesigcy w celu oceny wplywu degradacji na
zmiane charakteru powierzchni badanych polimerow.
Zastosowana metoda okreslania i obliczania swobodnej
energii powierzchniowej materiatéw polimerowych na
podstawie pomiaréw kata zwilzania ma istotne znacze-
nie ze wzgledu na latwo$¢ przeprowadzania pomiardw
i duzg dokladno$¢ uzyskiwanych wynikdow, jest réwniez
jedna z podstawowych metod wykorzystanych do cha-
rakterystyki powierzchni polimeréw biomedycznych
[1, 22-26]. Niewiele jest jednak doniesien na temat po-
miaréw zmian kata zwilzania i swobodnej energii po-
wierzchniowej polimeréw poddanych dlugotrwatemu
procesowi degradacji.

Material i metody

W laboratorium Zaktadu Mechaniki Doswiadczal-
nej i Biomechaniki Politechniki Krakowskiej przepro-
wadzono analiz¢ katow zwilzania i swobodnej energii
powierzchniowej (SEP) dla dwdch dostepnych komer-
cyjnie polimeréw biodegradowalnych z grupy polie-
strow alifatycznych produkcji francuskiej firmy Na-
tureplast: polilaktydu (PLA) i polihydroksyalkanianu
(PHA). Prébki do badan wykonano metoda wtrysku
z uzyciem wtryskarki Krauss-Maffei typu KM 40-125
w temperaturze wtrysku zgodnej z zaleceniami produ-
centa polimerow.

Polimery inkubowano w wodzie destylowanej
w temperaturze 37°C przez 27 miesiecy, dokonujac po-
miaréw kata zwilzania po 3, 9 i 27 miesigcach. Pomiar
kata zwilzania kropla cieczy naniesionej na nieruchome
podloze (warstwe wierzchnig materialéw) zostat wyko-
nany na stanowisku badawczym ztozonym z aparatu
czeskiej firmy Advex Instruments zintegrowanego z ka-
merg do wykonywania zdje¢ kropli cieczy naniesionej
na powierzchnie probki i programu See System do ana-
lizy zarejestrowanego obrazu kropli. Ciecze pomiaro-
we o objetosci 0,4 ul byly nanoszone na powierzchnie
badanych probek za pomocg mikropipety. Pomiary ka-
ta zwilzania wykonano z uzyciem trzech cieczy: wody
destylowanej (8,) (prod. Poch S.A.), dijodometanu (6,)
(prod. Merck sp.z 0.0.). oraz gliceryny bezwodne;j (6,)
(prod. Chempur).

Ciecze pomiarowe dobrano w taki sposob, aby jed-
na z nich charakteryzowala si¢ mozliwie duzg wartoscig
sktadowej polarnej (woda), a druga byta ciecza dysper-
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syjna (dijodometan). Taki dobor cieczy pozwala mini-
malizowa¢ wplyw bledow wystepujacych podczas okre-
§lania wartosci skladowych SEP polarnej i dyspersyjnej
cieczy pomiarowych na obliczong SEP materiatu [6, 22].
W celu wyznaczenia wartosci krytycznej energii po-
wierzchniowej metoda Zismana wykorzystano dodat-
kowo gliceryne bezwodng do pomiaru kata zwilzania
przed 27-miesieczng inkubacja i po niej. Przyjete do
obliczenn wartoéci swobodnych energii powierzchnio-
wych (SEP) oraz ich skltadowe: polarng i dyspersyjna
dla metody Owensa-Wendta podano w tabeli 1. Po-
miar wszystkimi cieczami byt wykonywany co najmniej
10 razy dla wszystkich badanych préobek.

Oznaczone wartosci kata zwilzania oraz swobodnej
energii powierzchniowej zostaly pokazane jako warto-
$ci $rednie z odchyleniem standardowym (X + SD).

Tabela 1. Wartosci SEP i poszczegdlnych ich skladowych dla
cieczy pomiarowych stosowanych w metodzie Owensa-
-Wendta [1]

Table 1. Values of free surface energy and its components for
measurement liquids used in Owens-Wendt method [1]

Ciecz pomiarowa Y v, YL
[mJ/m’] | [mJ/m’] [m]/m’]
Woda destylowana | 72,8 21,8 51,0
Dijodometan 50,8 50,8 0
Gliceryna 64,0 34,0 30,0
Metody okres$lania

wartosci swobodnej energii
powierzchniowej [1, 22]

Miarg ilosciowa zwilzalnosci zaréwno dla cial sta-
tych, jaki cieczy jest kat zwilzania 0. Jest to kat utworzony
przez powierzchnie ciala stalego i plaszczyzne styczna do
powierzchni cieczy w punkcie styku z cialem stalym lub
do powierzchni dwoch stykajacych sie cieczy (ryc. 2).

Zmierzona warto$¢ kata zwilzania oraz réwnanie
Younga (1) stanowiag podstawe obliczen wartosci swo-
bodnej energii powierzchniowej. Réwnanie to zostalo
wyprowadzone z warunku roéwnowagi sit reprezentuja-
cych odpowiednie napigcia powierzchniowe w punkcie
styku trzech faz: ciala stalego, cieczy i pary:

Ogy = O + 0;,,c080, (1)

gdzie: oy, — napiecie powierzchniowe ciala stalego (bio-
materialu) w rdbwnowadze z parg nasycong cieczy, oy
- napiecie powierzchniowe ciala stalego i cieczy, oy,
- napiecie powierzchniowe cieczy w rownowadze z para
nasycong tej cieczy, 6 — kat, jaki tworzy styczna do po-
wierzchni kropli pomiarowej osadzonej na powierzchni
ciala stalego w punkcie styku trzech faz (réwnowagowy
kat zwilzania).

Kropla pomiarowa

Badany materiat

Ryc. 2. Kropla cieczy pozostajaca w rownowadze z pla-

ska powierzchnig ciata stalego, y;; — swobodna energia
powierzchniowa na granicy cialo state-ciecz, y,, — swobodna
energia powierzchniowa na granicy cialo stale—para nasyco-
na cieczy, y;y — swobodna energia powierzchniowa na grani-
cy ciecz—para nasycona cieczy [1]

Fig. 2. Liquid droplet remaining in equilibrium state with
flat solid surface: yg — free surface energy between solid-lig-
uid, yg, - free surface energy between solid-vapor, y,, - free
surface energy between liquid-vapor [1]

Do wyznaczania swobodnej energii powierzchnio-
wej tworzyw wykorzystuje si¢ rownanie Younga w for-
mie przeksztalconej (2):

Ys = Ysi + Yic086, (2)

gdzie: y; - swobodna energia powierzchniowa ciata
stalego, y,, — swobodna energia powierzchniowa ciata
stalego w kontakcie z cieczg, y; — swobodna energia po-
wierzchniowa cieczy pomiarowe;j.

Wystepujace w rdwnaniu (2) wartosci y, oraz 0 moz-
na wyznaczy¢ na podstawie pomiardw, jednakze wyzna-
czenie pozostatych dwoch wielkosci: yg iy, wymaga przy-
jecia dodatkowych zalozen o zwigzkach zachodzacych
miedzy poszczegdlnymi wielko$ciami y;, v 1 Y- Badania
naukowe prowadzone w tej dziedzinie doprowadzity do
okreslenia réznych metod okre$lania warto$ci swobodnej
energii powierzchniowej materialéw. Podstawowe zna-
czenie dla obliczen swobodnej energii powierzchniowej
materialéw polimerowych ma metoda Owensa-Wendta.

Metody obliczen SEP materialow
polimerowych oparte na metodzie
Owensa-Wendta [1, 22]

Zastosowany w analizach model Owensa-Wendta
wymaga stosowania dwdch cieczy (jednej polarnej oraz
drugiej dyspersyjnej). Stosujac ten model, otrzymuje
sie przyblizenie, uznajac srednig geometryczna y¢ (po-
wierzchni) i y/ (cieczy) sktadowych polarnych. W mo-
delu Owensa-Wendta wykorzystuje sie nastepujace
wzory analityczne (3) i (4):

Vs =vs +78, (3)

yd — skladowa dyspersyjna (Lifshitza-Van der Wallsa
{LWh
p? — sktadowa polarna (Lewis kwas—zasada {AB}):

Y, (14 c0s0) = 24y -y +24yf 7! . (4)
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W réwnaniu (4) s3 obecne dwie niewiadome y¢ oraz
p&, zatem nie wystarcza ono do wyznaczenia wartosci
swobodnej energii powierzchniowej. W zwigzku z tym
w pomiarach kata zwilzalnosci wykorzystuje si¢ dwie
ciecze, co prowadzi do uzyskania uktadu réwnan linio-
wych ze wspolczynnikami o statych wartosciach (5):

x+ay =b(1+cosb,) )
X+cy= d(l+cos€2)'

W powyzszym réwnaniu (5) a, b, ¢, d s3 to
wspotczynniki zwigzane z cieczami pomiarowymi,
0, 0, - sa warto$ciami katow zwilzania oznaczo-
nymi z uzyciem dwoch cieczy pomiarowych, a nie-

wiadome xiy: x = \/E , V= \/E . Do pomiaréw katéw

zwilzania wybiera si¢ dwie ciecze o rdznych charak-
terach, co pozwala na ograniczenie wpltywu bledow
w okreslaniu wartoséci skltadowych y/, y?, najczesciej
stosuje sie dijodometan i wode [1, 22].

Wiréd innych metod okreslania SEP dla materialow
polimerowych wyrdznia si¢ metoda Zismana, stuzaca
do wyznaczania tzw. krytycznej swobodnej energii po-
wierzchniowej y.. W pomiarach wykorzystuje si¢ kilka
cieczy z danego szeregu homologicznego, a na podstawie
wynikow dos$wiadczalnych generuje si¢ wykres w ukla-
dzie wspoélrzednych, w ktorym o$ odcietych stanowi
wartos$¢ y, wykorzystanych cieczy, na osi rzednych na-
tomiast definiuje si¢ cosinus katéw zwilzania 6,. Warto-
$ci (cos 0) wykorzystanych w badaniach cieczy z szeregu
n-alkanow formuja w przyblizeniu lini¢ prosta, a ekstra-
polacja wykresu do punktu cos 6 = 1 pozwala wyzna-
czy¢ v réwnej wartosci odcietej w tym punkcie [1, 22].
W ten sposdb mozna wyznaczy¢ réwnanie prostej (6)
w zdefiniowanym ukfadzie wspotrzednym, w ktérym
b jest wspdtczynnikiem kierunkowym prostej:

cosO =14+b(y.+7,) (6).

Wykorzystujac réwnania (2) i (6) dla badanego
materialu, mozna opisa¢ zalezno$¢ miedzy swobodng

energia powierzchniowsg (y,) a krytyczna swobodng
energia powierzchniows (y.):

_ by +1)’

s =1 .

Wyniki i omdéwienie

Przyktadowe zdjecie kropli dijodometanu oraz wo-
dy destylowanej naniesionej na powierzchnie polilakty-
du pokazano na rycinie 3. Wyniki pomiaréw kata zwil-
zania dla probek polimerdw przed inkubacjg w wodzie
destylowanej i po niej poréwnano w tabeli 2. Zaréwno
polilaktyd, jak i polihydroksyalkanian maja hydrofilowy
charakter powierzchni. Inkubacja polimeréw w wodzie
destylowanej spowodowata zmniejszenie wartosci kata
zwilzania po 27 miesigcach o 7,6% dla PLA i 14% dla
PHA, charakter powierzchni pozostal jednak hydrofi-
lowy. W przypadku PLA po 6 i 9 miesigcach inkubacji
zaobserwowano zwigkszenie wartosci kata zwilzania,
anastepnie jej zmniejszenie, co wymaga dalszych badan
w celu wyjasnienia tych zmian.

Tabela 2. Wyniki pomiaréw kata zwilzania dla polilaktydu
i polihydroksyalkanianu przed inkubacja w wodzie destylowa-
nej i po niej dla dwoch cieczy pomiarowych

Table 2. The results of contact angle measurements for polylac-
tide and polyhydroxyalkanoate before and after incubation in
distilled water for two measurement liquids

Kat zwilzania [°]

PLA PHA
Czas woda de- | dijodo- woda de- | dijodo-
inkubacji stylowana | metan stylowana | metan
(miesigce)
0 69,2+1,3| 358+1,5| 757+x1,1| 289+1,9
6 73,1 +19| 356+1,1| 753+1,7| 31,2+ 1,4
9 794 +1,5| 459+ 1,3 | 66,8+1,3| 31,2+1,8
27 639+19| 31,2+x1,2| 651+1,2| 255+1,9

Ryc. 3. Zdjecie kropli dijodometanu (po lewej) i wody destylowanej naniesionych na powierzchnie polilaktydu

Fig. 3. The photo of the diiodomethane (left) and distilled water drop deposited on the polylactide surface
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Warto$¢ kata zwilzania oznaczona dla PLA przed
inkubacjg z uzyciem wody destylowanej jest mniejsza
od wartosci oznaczonej przez Pinto et al. [23], ale jest
zblizona do wartosci kata zwilzania oznaczonej przez
Corrello et al. [27] z wykorzystaniem glicerolu, ktdry tak
jak woda jest ciecza polarng. Warto$¢ oznaczonego kata
zwilzania dla PLA z uzyciem dijodometanu jest zblizo-
na do uzyskanej przez Wan et al. [26] (37°), ale rozni
sie od wartosci kata oznaczonej z zastosowaniem wody
destylowanej (78°). Oznaczona przez Kang et al. [24]
warto$¢ kata zwilzania dla PHA nieinkubowanego wy-
niosta 75 £ 2° i jest jednakowa z oznaczong wartoscia.
Nie ma doniesienn o zmianie kgta zwilzania na skutek
dlugotrwatego procesu inkubacji PLA i PHA. Pamuta
et al. [28] badala zmiany wartosci kata zwilzania dla
kopolimeru laktydu z glikolidem inkubowanego w PBS
o temp. 37°C przez 7 tygodni. Oznaczona wartos¢ kata
zwilzania nieznacznie spadla z 77,2° na 76,1°.

W tabeli 3 zestawiono wartosci obliczonej na pod-
stawie pomiarow katow zwilzania swobodnej energii po-
wierzchniowej wg modelu Owensa-Wendta. Udziat skia-
dowej dyspersyjnej w sumarycznej warto$ci swobodnej
energii powierzchniowej jest wigkszy dla obu badanych
polimeréw. Dla badanych polimeréw warto$¢ swobodnej
energii powierzchniowej nieznacznie wzrosta po 27 mie-
sigcach inkubacji probek w stosunku do probek niein-
kubowanych, zwiekszenie wartosci zaobserwowano dla
PHA. Oznaczona warto$¢ swobodnej energii powierzch-
niowej dla PLA nieinkubowanego ma wyzszg warto$¢
niz prezentowana w pracy [26], gdzie warto$¢ swobod-
nej energii powierzchniowej y, = 43,2 mJ/m’, a skladowe:
polarna y? = 10,7 mJ/m’ i dyspersyjna y. = 32,5 mJ/m’.
Zheng et al. [25] oznaczali SEP dla polihydroksymasla-

Tabela 3. Swobodna energia powierzchniowa obliczona na pod-
stawie pomiardw kata zwilzania dla polilaktydu i polihydroksy-
alkanianu przed inkubacjg w wodzie destylowanej i po inkubacji

Table 3. The free surface energy calculated from contact angles
for polylactide and polyhydroxyalkonate before and after incu-
bation in distilled water

Ciecz Y, A v
pomiarowa [m]/m?] [m]/m?] [m]/m?]
Czas inkubacji PLA

(miesigce)

0 48,85+ 1,55 | 7,23 £ 0,55 41,62 + 1,00
6 47,27 + 1,63 | 5,55+ 0,90 41,72 £ 0,73
9 40,84 + 1,54 | 4,34 £ 0,55 36,50 = 0,99
27 52,81 +£1,79 | 9,12 £ 1,07 43,69 + 0,72
PHA

0 48,57 + 1,24 | 3,95+ 0,24 44,62 + 1,00
6 47,97 +£2,08 | 4,28 £0,59 43,69 + 1,49
9 51,44+ 1,53 | 7,75+ 0,53 43,69 £ 1,00
27 53,85+ 1,57 | 7,90 £ 0,54 45,95 + 1,03
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Ryc. 4. Wykres Zismana dla PLA przed inkubacja
Fig. 4. Zisman plot for PLA before incubation
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Ryc. 5. Wykres Zismana dla PLA po inkubacji
Fig. 5. Zisman plot for PLA after 27 months of incubation

nu (PHB) z rodziny polihydroksyalkanianéw, uzyskujac
warto$¢ y, = 45 mJ/m”®, nieznacznie mniejsza niz ozna-
czona w badaniach wtasnych dla PHA.

Warto$¢ kata zwilzania powierzchni badanych
polimeréw okreslona z uzyciem gliceryny bezwodnej
zmienila si¢ z wartosci 67,2 + 0,9° przed inkubacja
na warto$¢ 63,3 £ 1,1° po 27 miesigcach inkubacji dla
PLA, a dla PHA z 74,7 + 3,3° na 65,8 + 3,7°. Oznaczone
wartosci kata zwilzania postuzyly do wyznaczenia trze-
ciego punktu wykresu Zismana. Wyznaczona metoda
Zismana warto$¢ krytycznej swobodnej energii po-
wierzchniowej zaréwno dla PLA (ryc. 4), jaki i dla PHA
(ryc. 6) przekracza warto$¢ 40 mJ/m?, co stanowi zakres
dobrej bioadhezji [3, 8, 29]. Dla prébek inkubowanych
w wodzie destylowanej w trakcie procesu biodegradacji
nastgpilo nieznaczne zwigkszenie wartosci krytycznej
swobodnej energii powierzchniowej (ryc. 5 i 7). Rezul-
tatem wzrostu wartosci krytycznej swobodnej energii
powierzchniowej jest zwickszenie adhezji komdrek
i proliferacja komorek, takich jak fibroblasty, komorki
mie$ni gtadkich oraz komoérki nablonkowe [29].

Analiza charakteru warstwy wierzchniej pod wzgle-
dem zwilzalnosci (hydrofobowosci lub hydrofilowosci)
pozwala na ocene, miedzy innymi, zachowania komdrek
organizmu w obecno$ci warstwy wierzchniej materiatu.
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Fig. 7. Zisman plot for PLA after 27 months of incubation

Oba badane polimery charakteryzuja sie hydrofilowo-
$cig, co sprzyja adhezji komorek [30]. Nalezy jednak pa-
mieta¢, iz plyny ustrojowe sktadajg sie z wody, réznych
biatek i komorek, dlatego moga pojawic sie synergiczne
oddzialywania, zatem trudno jest przewidzie¢ doktadny
mechanizm oddziatywania powierzchni hydrofilowych
i hydrofobowych ze $rodowiskiem biologicznym. Ana-
liza dostepnego pismiennictwa [31-35] oraz przepro-
wadzone badania pozwalaja na sformutowanie wniosku
o przydatnoéci pomiardéw kata zwilzania i SEP jako pa-
rametréw stuzacych do oceny stopnia zmian biodegra-
dacji w przypadku odpowiedzi tkankowe;j.

Poznanie czasu bezpiecznego uzytkowania lub cza-
su degradacji biologicznej w warunkach laboratoryj-
nych, ktore odbiegaja od tych panujacych w $rodowi-
sku naturalnym pozwala jedynie na przyblizong ocene.
Dodatkowo przebieg procesu zalezy od wielu czynni-
kéw, tj.: od obecnosci tlenu, zmian pH, temperatury,
wilgotnosci oraz obecnoséci mikroorganizmoéw [6].

Szeroko prowadzone wspolczesnie badania cyto-
toksycznosci polimerow biodegradujacych zaréwno

in vivo, jak i in vitro wskazujg na rozny poziom bio-
zgodnos$ci w odniesieniu do réznych tkanek, dlatego tez
w ocenie dlugofalowej istotne sg metody oceny stop-
nia biodegradacji materialéw w réznych srodowiskach.
Niestety z uwagi na ztozony charakter reakcji miedzy
organizmem gospodarza a implantem oraz specyficzne
wymagania, jakie stawia si¢ biomaterialom w aspekcie
biozgodnosci, biofunkcjonalnosci oraz bioreaktywno-
$ci prezentowane wyniki analiz obejmujg jedynie wy-
brane elementy szczegdtowych badan uzaleznione od
zainteresowan zespolow badawczych. Na podstawie
przegladu dostepnej literatury mozna jednak wyzna-
czy¢ kierunek kompleksowych badan i analiz dajacych
odpowiedz na temat wplywu materialéw biodegradu-
jacych (PLA, PHA) zaréwno w przypadku zastosowan
w farmacji w systemach sterowanego uwalniania lekéw,
jak 1 w odniesieniu do kinetyki zmian i umiejscowienia
implantow biodegradujacych [37- 39]. Dzigki analizom
mozliwosci hodowli wybranych linii komoérkowych
w kontakcie z materialami biodegradowalnymi [39, 40]
ocenia si¢ ich biozgodnos¢ oraz ewentualng mozliwo$¢
wykorzystania na rusztowania w inzynierii tkanko-
wej [41].

Prowadzac badania oznaczania stopnia degra-
dacji oraz kinetyki zmian pod wplywem czynnikéw
zewnetrznych, nalezy jednak pamieta¢ o tym, ze sy-
mulujac srodowisko biologiczne, otrzymuje si¢ przybli-
zone wyniki, a weryfikacja btedu jest mozliwa jedynie
poprzez prowadzenie niezaleznych badan przez rézne
os$rodki. Ograniczone doniesienia literaturowe z zakre-
su wyznaczania zmian katéw zwilzania, zmian swobod-
nej energii powierzchniowej czy wyznaczania wartoséci
krytycznej swobodnej energii powierzchniowej dla po-
limeréw w trakcie procesu biodegradacji pozostawiaja
otwarty temat interpretacji wynikow.

Obiecujace trendy rozwoju materialéw opracowy-
wanych de novo, modyfikacji powierzchni implantow
oraz wprowadzenia materialéw gradientowych lub
biodegradujacych poszerzaja obszar ich zastosowan
medycznych. Pozwala to na projektowanie materialow
pod wzgledem zaréwno wytrzymaloséci na zmienne ob-
cigzenia zewnetrzne i wewnetrzne, jak i optymalizacji
strukturalnej.

Zmiany kata zwilzania oraz SEP moga stuzy¢ do
oceny wplywu srodowiska wodnego na zmiany wtasci-
wosci warstwy wierzchniej materiatu oraz postepu pro-
cesu degradacji. Wymaga to jednak korelacji zmian kata
zwilzania i SEP ze zmianami innych parametréw, tj. np.
zmiany wlasciwosci mechanicznych lub pH i przewod-
nosci wyciagéw wodnych z polimeréw. Ocena kinetyki
procesu degradacji badanych polimeréw na podstawie
zmian réznych wskaznikow bedzie przedmiotem inne-
g0 opracowania.
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