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Streszczenie

Rozprawa doktorska dotyczy syntezy oraz charakterystyki strukturalnej, morfologicznej
i biologicznej porowatych rusztowan zelaznych, a takze analizy wptywu architektury porowate;j
i warstwy produktow korozji na kinetyke degradacji w srodowiskach wodnych. Celem pracy
bylo okreslenie, czy sterowanie architekturg materialu 1 jego wilasciwosciami
powierzchniowymi moze by¢ skuteczniejszym narz¢dziem kontroli degradacji niz klasyczne
podejscie oparte wytacznie na modyfikacji sktadu chemicznego. Na podstawie analizy
literatury zaproponowano autorskg interpretacje degradacji porowatych struktur zelaznych jako
procesu dynamicznego, przebiegajacego w réznych rezimach czasowych i kontrolowanego
wspoétdzialaniem czynnikow strukturalnych, chemicznych oraz transportowych.

Cze$¢ doswiadczalna obejmuje wytwarzanie porowatych rusztowan zelaznych
z uzyciem szablonéw polimerowych, ich charakterystyke strukturalng i1 powierzchniowa
oraz badania degradacji w warunkach statycznych i dynamicznych. Wykorzystano techniki
mikroskopowe i dyfrakcyjne do analizy mikrostruktury i produktéw korozji, metody
elektrochemiczne do oceny zachowania korozyjnego oraz pomiary zmian pH $rodowiska.
Badania uzupetniono testami biologicznymi in vitro w celu oceny biozgodnosci uktadow
i wykluczenia potencjalnej cytotoksycznosci.

Wyniki wskazuja, ze architektura porowata istotnie modyfikuje lokalne warunki
transportu masy 1 stabilno$¢ warstwy produktéw korozji, prowadzac do zmiennych rezimow
kinetycznych degradacji w czasie. Wykazano, ze klasyczne parametry elektrochemiczne nie
zawsze adekwatnie odzwierciedlaja rzeczywiste tempo degradacji porowatych struktur
1 wymagajg interpretacji uwzgledniajacej zmiany strukturalne 1 chemiczne powierzchni. Testy
biologiczne potwierdzity brak niepozadanych efektow cytotoksycznych w badanych
warunkach. Przeprowadzone badania dowodza, ze regulacja architektury materiatu
oraz kontrola formowania 1 stabilno$ci warstwy produktéw korozji stanowig skuteczne
narzedzia sterowania degradacja porowatych struktur zelaznych, uzupetniajace lub potencjalnie

przewyzszajace klasyczne podejScie oparte wytacznie na modyfikacji sktadu chemicznego.

Stowa kluczowe: biodegradowalne metale, biodegradowalne zelazo, porowate
rusztowania metaliczne, degradacja korozyjna, kinetyka degradacji, biomaterialy, stenty

kardiologiczne, rusztowania naczyniowe



Abstract

This doctoral dissertation investigates the synthesis and structural, morphological, and
biological characterization of porous iron scaffolds, as well as the influence of porous
architecture and corrosion product layers on degradation kinetics in aqueous environments. The
primary objective was to determine whether controlling material architecture and surface
properties can provide a more effective strategy for regulating degradation than traditional
approaches based solely on modifying chemical composition. Based on the literature analysis,
an original conceptual framework is proposed, describing the degradation of porous iron
structures as a dynamic process occurring across multiple time regimes and governed by the
interplay of structural, chemical, and transport factors.

The experimental section comprises the fabrication of porous iron scaffolds using
polymer templates, followed by structural and surface characterization and degradation studies
under static and dynamic conditions. Microscopic and diffraction techniques were employed to
analyze microstructure and corrosion products, electrochemical methods were used to assess
corrosion behavior, and changes in environmental pH were monitored. These investigations
were complemented by in vitro biological tests to evaluate the basic biological effects of the
observed degradation processes.

The results demonstrate that porous architecture significantly affects iron degradation
by modifying local mass transport conditions and the stability of corrosion product layers,
leading to distinct kinetic regimes over time. Classical electrochemical parameters do not
consistently reflect the actual degradation rate of porous iron structures and require
interpretation in conjunction with structural and chemical changes at the material surface.
Biological studies confirmed the absence of undesirable cytotoxic effects under the investigated
conditions. Overall, regulating material architecture and controlling the formation and stability
of corrosion product layers are shown to be effective strategies for directing the degradation of
porous iron structures, complementing or potentially surpassing traditional approaches based

solely on chemical composition.

Keywords: biodegradable metals, biodegradable iron, porous metallic scaffolds,
corrosion degradation, degradation kinetics, biomaterials, cardiac stents, vascular

scaffolds
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2. Wykaz skrotéw uzywanych w rozprawie

Eagle'a: Dulbecco)

316L stal nierdzewna austenityczna 316L 316L austenitic stainless steel
HICM mikro-wtryskiwanie z dociskiem micro-injection compression molding
As temperatura zakonczenia przemiany austenitycznej Austenite finish
AFM mikroskopia sit atomowych Atomic Force Microscopy
Ag srebro Silver
Ag/AgCl elektroda odniesienia srebro/chlorek srebra Silver/Silver Chloride reference electrode
ALD osadzanie warstw metoda atomowg Atomic Layer Deposition
ANOVA analiza wariancji Analysis of Variance
As temperatura rozpoczgcia przemiany austenitycznej Austenite start
ASA [ AA kwas acetylosalicylowy Acetylsalicylic Acid
BET metoda wyznaczania powierzchni wlasciwej Brunauer—Emmett—Teller method
BMS stent metalowy bez leku Bare Metal Stent
BRS rusztowanie bioresorbowalne Bioresorbable Scaffold
BSE elektrony wstecznie rozproszone Backscattered Electrons
BTK ponizej kolana (w met. BET) Below-The-Knee
BVS bioresorbowalne rusztowanie naczyniowe Bioresorbable Vascular Scaffold
CABG chirurgiczne pomostowanie aortalno-wiencowe Coronary Artery Bypass Grafting
CAD choroba niedokrwienna serca Coronary Artery Disease
Ca-P fosforany wapnia Calcium Phosphates
ciggla produkcja na granicy stref cieczy; metoda ] o )
CLIP Continuous Liquid Interface Production
fotopolimeryzacji
CNC komputerowe sterowanie numeryczne Computerized numerical control
CNT nanorurki weglowe Carbon nanotubes
Co-Cr stop kobaltu i chromu Cobalt-Chromium alloy
CRP biatko C-reaktywne C-reactive Protein
CT tomografia komputerowa Computed Tomography
Cu miedz Copper
CVD . . .
(med) choroby sercowo-naczyniowe Cardiovascular Disease
CvVvD
(tech) chemiczne osadzanie z fazy gazowej Chemical Vapor Deposition
DAPT podwadjna terapia przeciwptytkowa Dual Antiplatelet Therapy
DDS system dostarczania leku Drug Delivery System
DES stent uwalniajacy lek Drug-Eluting Stent
DLC warstwa diamentopodobna Diamond-Like Carbon
DMEM pozywka komoérkowa (zmodyfikowana pozywka Dulbecco’s Modified Eagle Medium
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DLP

cyfrowe przetwarzanie §wiatta

Digital Light Processing

EBM topienie wiazka elektronow Electron Beam Melting
EBSD dyfrakcja elektronéw wstecznie rozproszonych Electron Backscatter Diffraction
EDP elektroforetyczne osadzanie Electrophoretic deposition
Ecorr potencjat korozyjny Corrosion potential
ECM macierz pozakomorkowa Extracellular Matrix
EDS/
EDX spektroskopia dyspersji energii Energy-Dispersive X-ray Spectroscopy
EIS elektrochemiczna spektroskopia impedancyjna Electrochemical Impedance Spectroscopy
ELISA test immunoenzymatyczny Enzyme-Linked Immunosorbent Assay
Fe zelazo Iron
FDM osadzanie topionego materiatu Fused Deposition Modeling
fs femtosekunda / femtosekundowy impuls femtosecund
FTIR spektroskopia w podczerwieni Fourier Transform Infrared Spectroscopy
chromatografia wykluczania (dawniej chromatografia | Gel Permeation Chromatography / Size
GPCISEC zelowa) Exclusion Chromatography
HA hydroksyapatyt Hydroxyapatite
HAZ strefa wptywu ciepta heat-affected zone,
HUVEC komorki srodbtonka zyty pepowinowej Human Umbilical Vein Endothelial Cells
ICP-MS | spektrometria mas z plazma wzbudzang indukcyjnie Inductively Coupled Plasma Mass
Spectrometry
IL-6 interleukina 6 Interleukin-6
International Organization
ISO Miedzynarodowa Organizacja Normalizacyjna
for Standardization
lcorr gestos¢ pradu korozyjnego Corrosion current density
LAD tetnica przednia zstgpujaca Left Anterior Descending artery
LDH dehydrogenaza mleczanowa Lactate Dehydrogenase
LDL lipoproteiny o niskiej gestosci Low-Density Lipoprotein
LIMA lewotetnicza t¢tnica piersiowa wewnetrzna, left internal thoracic artery
MACE powazne zdarzenia sercowe (w ramach badan Major Adverse Cardiac Events
klinicznych)
MCP-1 biatko chemotaktyczne monocytow 1 Monocyte Chemoattractant Protein-1
MIDCAB | minimalnie inwazyjne pomostowanie bez sternotomii Minimally Invasive Direct Coronary
Artery Bypass
M temperatura zakonczenia przemiany martenzytycznej martensite finish temperature
Mg magnez Magnesium
Mn mangan Manganese
Mo molibden Molybdenum
Ms

temperatura rozpoczecia przemiany martenzytycznej

martensite start temperature
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MTT test zywotnosci komorek MTT assay

MRI rezonans magnetyczny magnetic resonance imaging,
Ni-Ti stop niklu i tytanu (nitinol) Nickel-Titanium alloy

OCP potencjat obwodu otwartego Open Circuit Potential

PBS bufor fosforanowy Phosphate-Buffered Saline

PCI przezskdrna interwencja wiencowa Percutaneous Coronary Intervention
PCL poli(e-kaprolakton) Poly(e-caprolactone)
PLGA poli(laktydo-glikolid) Poly(lactic-co-glycolic acid)
PLLA poli(L-kwas mlekowy) Poly(L-lactic acid)

ps pikosekunda / pikosekundowy impuls picosecond / picosecond pulse

PTA angioplastyka przezskorna Percutaneous Transluminal Angioplasty
PTCA przezskdrna angioplastyka tetnicy wienicowej percutaneous coronary angioplasty

PU poliuretan Polyurethane

PVA poli(alkohol winylowy) Poly(vinyl alcohol)

PVD fizyczne osadzanie z fazy gazowej Physical Vapor Deposition
RAW linia makrofagdw RAW 264.7 Mouse macrophage cell line RAW 264.7
RTG radiografia rentgenowska X-ray radiography

granica plastycznosci (naprezenie rozciagajace przy
Rpo,2 ktorym wydtuzenie odpowiada procentowi 0,2% yield strength
dlugosci pomiarowe;j)

SEM skaningowa mikroskopia elektronowa Scanning Electron Microscopy
SLA stereolitografia Stereolithography

SLM selektywne topienie laserowe Selective Laser Melting

SPS iskrowe spiekanie plazmowe Spark Plasma Sintering
TEM transmisyjna mikroskopia elektronowa Transmission Electron Microscopy
TGA analiza termograwimetryczna Thermogravimetric Analysis
TLF niepowodzenie leczenia w obrgbie zmiany docelowej, target lesion failure

(w ramach badan klinicznych)

TNF-a czynnik martwicy nowotworéw o tumor necrosis factor a

UTS maksyl-nalna wytrzymato$¢ na rozcigganie; Ultimate Tensile Strength

zapisywana rowniez symbolem curs
XRD dyfrakcja rentgenowska X-ray Diffraction
XPS spektroskopia fotoelektrondw X-ray Photoelectron Spectroscopy

18




3. Wstep

Dynamiczny rozwo0j biomateriatow biodegradowalnych odpowiada na rosngce
zapotrzebowanie na implanty tymczasowe, ktére po spetnieniu funkcji strukturalne;
lub regeneracyjnej ulegaja kontrolowanej resorpcji w organizmie. W tym konteksScie
szczegblne znaczenie majg metale biodegradowalne, ktére w poroéwnaniu z polimerami
wykazuja znacznie lepsze wlasciwosci mechaniczne, umozliwiajagce ich zastosowanie
w implantologii wymagajacej przenoszenia obcigzen.

Zelazo, jako potencjalny material biodegradowalny, wykazuje szereg korzystnych
wlasciwosci, takich jak biozgodno$¢, odpowiednia wytrzymato$s¢ mechaniczna oraz brak
dlugoterminowej toksycznosci produktow degradacji. Jednakze glownym ograniczeniem
aplikacyjnym pozostaje zbyt wolna i trudna do przewidzenia kinetyka korozji zelaza w
warunkach fizjologicznych, co znaczaco ogranicza jego zastosowanie kliniczne.
Dotychczasowe badania koncentrowaty si¢ gldéwnie na modyfikacjach sktadu stopowego zelaza
jako podstawowym narzgdziu regulacji szybkos$ci degradacji. Coraz wigcej doniesien wskazuje
jednak, ze mikrostruktura materiatu, architektura porowata oraz warstwa produktow korozji
odgrywaja rownie istotng rolg.

Porowate struktury metaliczne umozliwiaja modulacje kinetyki degradacji poprzez
zmian¢ powierzchni reaktywnej 1 warunkow dyfuzji, a takze sprzyjaja integracji materiatu
z tkanka, co jest szczegdlnie istotne w przypadku implantéw regeneracyjnych. W takich
strukturach stabilno$¢ produktow korozji, ich sklad oraz rozmieszczenie przestrzenne
odgrywaja kluczowa rolg w ksztaltowaniu lokalnego mikrosrodowiska chemicznego,
determinujac zmiany pH, stezenie jonow metali oraz odpowiedz komorkowa.

Praca ta wpisuje si¢ w nurt badan ukierunkowanych na zintegrowane podejscie
do projektowania biomateriatdéw zelaznych, w ktorym regulacja degradacji nie opiera si¢
wylacznie na modyfikacji chemicznej, lecz obejmuje rowniez kontrole architektury porowatej
oraz stabilnos$ci warstwy produktow korozji jako réwnorzednych czynnikéw projektowych.
Glownym celem jest zrozumienie 1 kontrolowanie mechanizmoéw degradacji struktur zelaznych
jako funkcjonalnych biomaterialow, ze szczegdélnym uwzglednieniem roli architektury
porowatej 1 stabilno$ci warstwy produktow korozji, a nie projektowanie gotowego wyrobu
medycznego.

Na podstawie przeprowadzonego przegladu literatury oraz zalozen badawczych
sformutowano nastepujaca hipoteze pracy: Swiadome projektowanie architektury porowatej

oraz kontrola stabilnosci warstwy produktow korozji umozliwiaja skuteczniejsze
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regulowanie kinetyki degradacji i odpowiedzi biologicznej porowatych rusztowan
zelaznych niz sama modyfikacja skladu stopowego.

Weryfikacja hipotezy zostata oparta na porownawczej analizie struktur o zr6znicowanej
architekturze porowatej, otrzymanych ta samag metoda technologiczng, z jednoczesnym
badaniem wptywu stopowania i modyfikacji powierzchni jako czynnikéw modulujacych

przebieg degradacji oraz odpowiedz biologiczna.

3.1. Cel i zakres pracy

Glownym celem rozprawy bylo opracowanie i optymalizacja procesu wytwarzania
porowatych rusztowan zelaznych metoda replikacji z wykorzystaniem polimerowych
szablonéw. Przeprowadzono szczegdlowa charakterystyke strukturalng i morfologiczng
otrzymanych materialdbw, a nastgpnie okre§lono wplyw architektury porowatej, sktadu
stopowego oraz modyfikacji powierzchni na kinetyke degradacji i odpowiedz biologiczna
porowatych rusztowan zelaznych w warunkach in vitro.

Realizacja celu glownego zostata podporzadkowana weryfikacji przyjetej hipotezy
badawczej poprzez kompleksowa analize zalezno$ci pomigdzy mikrostruktura materiatu,
mechanizmami korozji oraz reakcjg komorkows.

Zakres pracy obejmowal zard6wno opracowanie teoretyczne zagadnienia
biodegradowalnych struktur zelaznych, jak i kompleksowa analize eksperymentalng. Czes¢
teoretyczna koncentrowala si¢ na krytycznym przegladzie literatury dotyczacej mechanizmow
degradacji zelaza, roli architektury porowatej, wptywu produktoéw korozji na mikrosrodowisko
biologiczne oraz aktualnych strategii regulacji kinetyki korozji biomaterialéw metalicznych.

Do gléwnych zadan badawczych nalezaty:

1. Opracowanie i optymalizacja procesu technologicznego wytwarzania porowatych
rusztowan zelaznych metoda replikacji z  wykorzystaniem szablonoéw
poliuretanowych i melaminowych.

2. Charakterystyka mikrostrukturalna otrzymanych uktadéw z zastosowaniem metod
skaningowej mikroskopii elektronowej (SEM), spektroskopii dyspersji energii
(EDS) oraz dyfrakcji rentgenowskiej (XRD) ze szczegdlnym uwzglednieniem
jednorodnosci struktury, stopnia zespolenia ziaren oraz integracji pierwiastkow
stopowych.

3. Ocena porowato$ci rusztowan zelaznych z zastosowaniem metod objetosciowych

oraz analizy obrazowej.
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4. Zbadanie kinetyki degradacji oraz charakteru proceséw korozyjnych w warunkach
statycznych i dynamicznych, z uwzglednieniem wptywu architektury, stopowania
oraz modyfikacji powierzchni.

5. Analiza stabilno$ci warstwy produktéw korozji oraz jej wptywu na zmiany pH.

6. Ocena biozgodnosci porowatych struktur zelaznych w badaniach in vitro
Z wykorzystaniem testow zywotno$ci komoérek oraz analizy poziomu cytokin
prozapalnych.

7. Zintegrowana interpretacja wynikow strukturalnych, chemicznych i biologicznych
W celu okreslenia zalezno$ci pomigedzy architekturg materiatu, mechanizmem
degradacji a odpowiedzig komorkows.

8. Opracowanie teoretycznych podstaw interpretacji uzyskanych wynikow w oparciu
0 aktualne modele degradacji biomateriatow metalicznych oraz analize
porownawcza danych literaturowych.

Zakres pracy zostat ukierunkowany na poglebiong analize zjawisk degradacyjnych
porowatych struktur zelaznych oraz ich znaczenia z punktu widzenia potencjalnych zastosowan
implantacyjnych, przy jednoczesnym uwzglednieniu ograniczen metod in vitro oraz etapowego
charakteru oceny biozgodnosci. Wybrane elementy czgéci teoretycznej niniejszej rozprawy
rozwijaja zagadnienia omoéwione wczesniej W pracy przegladowej autorki [1]; w rozprawie

zostaly one uzupetnione i powigzane z wynikami badan wiasnych.

3.2. Logika struktury rozprawy i sposob jej interpretacji

Struktura rozprawy zostata §wiadomie podporzadkowana logice problemu badawczego
oraz rzeczywistej hierarchii czynnikow determinujacych zachowanie porowatych struktur
zelaznych w $rodowisku biologicznym. Uklad pracy odzwierciedla proces stopniowego
zawezania perspektywy badawczej: od szerokiego kontekstu kliniczno-materiatowego, poprzez
zagadnienia architektury porowatej i1 wlasciwosci powierzchni, az po funkcjonalne
konsekwencje degradacji i odpowiedz biologiczna.

Czgs¢ teoretyczna pelni funkcje ram interpretacyjnych dla wynikow badan wiasnych
| wprowadza kontekst kliniczny, materiatowy oraz technologiczny niezbedny do ich wlasciwej
interpretacji. Kolejne rozdziaty czesci teoretycznej obejmujg przeglad materialow stosowanych
w technologiach stentowych, ze szczegdlnym uwzglednieniem zelaza jako metalu
biodegradowalnego, a nastgpnie analize kluczowych czynnikow strukturalnych

I powierzchniowych warunkujgcych przebieg degradacji, w tym architektury porowatej
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oraz stabilno$ci warstwy produktow korozji. Zagadnienia te zostaly syntetycznie ujete
w rozdziale 13, ktory stanowi punkt odniesienia dla interpretacji wynikow doswiadczalnych.
Cze¢s¢ doswiadczalna zostata uporzagdkowana zgodnie z sekwencjg procesu badawczego
— od technologii wytwarzania i charakterystyki mikrostrukturalnej, poprzez analize degradacji
I kinetyki procesow korozyjnych, az po ocen¢ odpowiedzi biologicznej in vitro, traktowanej
jako funkcjonalna konsekwencja wcze$niejszych etapow degradacji. Walidacja technologii
replikacji przestrzennej na przykladzie trojwymiarowych rusztowan 0 geometrii stentu ma
charakter demonstracyjny i stuzy okresleniu granic aplikacyjnych opracowanego podejscia.
Przyjety uklad pracy umozliwia spojng interpretacj¢ uzyskanych wynikéw
oraz integracj¢ czynnikow strukturalnych, powierzchniowych i biologicznych w ramach

zaproponowanego modelu mechanizmow degradacji porowatych struktur zelaznych.
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4. Kliniczne uwarunkowania potrzeby rozwoju

biodegradowalnych rusztowan naczyniowych

Z punktu widzenia projektowania biodegradowalnych implantow metalicznych
kluczowe znaczenie majg nie same statystyki chorob sercowo-naczyniowych, lecz specyficzne
warunki chemiczne, mechaniczne i biologiczne panujgce w zmienionym chorobowo naczyniu,
ktore bezposrednio determinujg przebieg proceséw degradacyjnych [2]. Omawianie materiatow
I mechanizméw degradacji bez wczesniejszego osadzenia ich w kontek$cie rzeczywistych
potrzeb klinicznych prowadzitoby do analizy pozbawionej funkcjonalnego uzasadnienia.

Choroby serca i naczyn krwionosnych (ang. Cardiovascular Disease, CVD) sg dzi$
glowng przyczyng $mierci na $wiecie i jedng z najczestszych przyczyn utraty sprawnosci
w krajach rozwinigtych. Najwazniejsza i najbardziej $miertelng postacia CVD pozostaje
choroba niedokrwienna serca (ang. Coronary Artery Disease, CAD), znana rowniez jako
choroba wiencowa [3].

CAD to zespo6t kliniczny wynikajacy z przewlektego lub incydentalnego niedokrwienia
migsnia sercowego. Gtownym mechanizmem patofizjologicznym jest ograniczenie przeptywu
wiencowego przez zwezenie lub zamknigcie $wiatlta tetnic wiencowych, najczescie]
W przebiegu miazdzycy [4]. To w miazdzycy tkwi sedno problemu; jest to proces zapalno-
zwyrodnieniowy, ktory powoli przeksztalca $ciane naczynia, redukujac jego elastycznosc¢
I $wiatlo poprzez formowanie blaszki miazdzycowej (ang. atheromatous plaque) [5].
W zdrowej tetnicy wzrost zapotrzebowania serca na tlen wywotuje rownie szybkie zwigkszenie
przeptywu krwi. W naczyniu usztywnionym, zwezonym i objetym stanem zapalnym ten
fizjologiczny mechanizm przestaje dziata¢. Skutkuje to bolem dtawicowym (ang. angina
pectoris) lub zawatem serca (ang. myocardial infarction) [6]. Mechanizm powstawania zmian
miazdzycowych przedstawiono na Rys. 4.1.

Istota choroby wiencowej jest dysproporcja migdzy zapotrzebowaniem migsnia
sercowego natlen ajego podaza. Mechanizm niedokrwienia moze wynika¢ zarowno ze wzrostu
zapotrzebowania metabolicznego (wysitek, tachykardia, goraczka), jak i obnizonej podazy

tlenu, np. w warunkach hipoksemii [7], [8].
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Rys. 4.1 Schemat przedstawiajacy kolejne etapy rozwoju miazdzycy W Scianie tgtnicy.
Legenda: 1 — Srédblonek naczyniowy; 2 — Przenikanie lipoprotein do warstwy podsrédblonkowej; 3 — Utlenianie
lipoprotein i inicjacja odpowiedzi zapalnej; 4 — Makrofagi i komérki piankowate; 5 — Migracja i proliferacja
komorek miesni gladkich; 6 —Formowanie blaszki miazdzycowej; 7 — Zaawansowana blaszka miazdzycowa
i zwezZenie Swiatla naczynia. Rysunek wygenerowano z wykorzystaniem narzedzi sztucznej inteligencji; opisy
i interpretacja autorskie.

Z danych epidemiologicznych wynika, ze choroby uktadu krazenia odpowiadaja
za okoto 20% zgonéw W krajach wysoko rozwinietych [9]. Wedlug raportu Journal
of the American College of Cardiology sporzadzonego we wspotpracy z Uniwersytetem
Waszyngtona [10] w 2019 roku na choroby sercowo—naczyniowe zmarto okoto 18,6 miliona
osob na catym $wiecie; 9,14 min zgonéw, czyli niemal 50% wszystkich zgonéw byto
zwigzanych z chorobg niedokrwienng serca. Skala tego zjawiska ma znaczenie nie tylko
w wymiarze indywidualnym, lecz takze spotecznym, poniewaz CVD stanowig jedno z
Kluczowych wyzwan zdrowia publicznego. W ciggu ostatnich dekad liczba osob zyjacych z
tymi  schorzeniami niemal si¢ podwoita — z ok. 271 min w 1990 .
do ok. 523 min [10], [11]. Oznacza to, ze kazdego roku do tej grupy dotgcza prawie 8 milionéw
osoOb. Taki narastajacy ciezar kliniczny i1 spoleczny wyznacza skale wyzwania, ktére wymusza
podejmowanie nowych dziatan technologicznych, zwtaszcza w obszarze terapii inwazyjnych
1 materiatbw biomedycznych. Dane te wskazuja, ze CAD jest nie tylko problemem
pojedynczego pacjenta, lecz rowniez narastajgcym obcigzeniem dla systemow opieki
zdrowotnej i spotecznej, generujagcym dodatkowe koszty posrednie, m.in. w postaci absencji

chorobowej.
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4.1. Czynniki ryzyka choréb sercowo-naczyniowych

Choroby uktadu sercowo-naczyniowego rozwijaja si¢ pod wplywem wielu
naktadajacych sie czynnikow, z ktorych czgsé jest modyfikowalna i1 kluczowa dla prewencji.
W niniejszej pracy przedstawiono syntetyczne uj¢cie najwazniejszych z nich w Tab. 4.1, gdzie

zestawiono istotne czynniki ryzyka wraz z ich wplywem na wystepowanie choroby wiencowej:

Tabela 4.1 Determinanty ryzyka choroby wiencowej — przeglad danych ilo§ciowych.

: . - Dodatkowe informacje / .
Czynnik ryzyka | Wplyw czynnika na wystapienie CYVD Komentarz Zrédlo
e . . Redukcja SBP 0 10 mmHg = 17%
Nadc1§n1en1e Podwaja r},/zyko zawatu i udaru mniejsze ryzyko choroby [12]
tetnicze przy wzro$cie SBP 0 20 mmHg . . .
niedokrwiennej serca
Hiperlipidemia — | Kazde 1 mmol/L LDL wigcej = 20-22% | Redukcja LDL 0 2 mmol/L = 40% [13]
LDL wzrost ryzyka spadek ryzyka
Hiperlipidemia — Chroni przed CVD _ HDL dziata przs:mwzapalme [13]
HDL i wspiera usuwanie cholesterolu
Hiperglikemia / 2% wieksze rvzvko choroby wieficowes Obnizenie HbAlc 0 1% = ok. 14% [14],
cukrzyca ¢ yzy y J mniej zawatdw [15]
Chirurgia bariatryczna: ok.44%
— 150,
Nadwaga i otytosé¢ 10-15% spad(_ak ryzyka CAD mniej zawatow, ok. 29% nizsza [16].
przy utracie 5% masy . e [17]
$miertelnos¢
. . 2x wigksze ryzyko (mgzczyzni), ~2,8% | 1 papieros dziennie to 50% wzrost
Palenie tytoniu (kobiety) ryzyka CAD [18]
Alkohol — wysokie | Zwigkszone ryzyko CVD przy >60g/d; |Zanika efekt ochronny, rosnie ryzyko [19]
spozycie dwukrotnie wyzsze >90g/d choroby wiencowej
Zwigzany z nadaktywnoscia osi [20]
Stres przewlekly 50% wigksze ryzyko CVD HPA, wptywa na ci$nienie, 2 1]7
metabolizm, styl zycia
Stres ostr 5x wigksze ryzyko zawatu w 2h Po $mierci bliskiej osoby ryzyko [22],
y po silnym przezyciu zawaltu wzrasta nawet 21-krotnie [23]
1 0,
Zanieczyszczenie ZWle'SZﬁ ryzyko ostrego .zawalu 0 2,5 % [24],
. z kazdym wzrostem zanieczyszczenia
powietrza [25]
0 10 pg/m?
. . . . Mechanizm posredni — stres cieplny,
Zmiany klimatyczne Zwigkszaja ryzyko CVD niestabilnodé rodowiskowa [25]
Zanieczyszczenie . Posrednio przez zaburzenia snu
Swiattem Zwigksza ryzyko CVD i rytmu dobowego [26]

Cho¢ czynniki zestawione w Tab. 4.1 sg zwykle analizowane w kontek$cie ryzyka

klinicznego i prewencji chor6b sercowo-naczyniowych, z perspektywy materiatoznawczej
nabieraja one dodatkowego znaczenia jako elementy ksztattujace lokalne mikrosrodowisko
chemiczne wokot implantu. Wysokie ci$nienie te¢tnicze, stres oksydacyjny oraz zmienione
stezenie jonow (Cl, HCOs™, Ca**, PO+*") we krwi to takze czynniki chemiczne, wptywajace
na sktad i przewodnictwo elektrolitu otaczajacego implant. Ich znajomos¢ jest kluczowa przy

analizie proceséw elektrochemicznej korozji biomateriatow [2].
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4.2. Skala problemu klinicznego jako uzasadnienie potrzeby badan

nad biodegradowalnymi rusztowaniami

Chociaz CAD dotyka konkretne osoby, jego konsekwencje ponosi cale spoteczenstwo.
Bezposrednie koszty opieki obejmuja wydatki na leczenie szpitalne i ambulatoryjne, procedury
medyczne, farmakoterapi¢ oraz opieke dlugoterminowsg. Globalne koszty chorob sercowo-
naczyniowych juz w 2010 roku oszacowano na 863 mld USD, a prognozy wskazuja,
ze do 2030 r. przekrocza 1 bilion USD [27], [28], [29].

W Polsce catkowite roczne koszty siegajg ponad 50 mld PLN [30], z czego wigkszosé
to koszty posrednie, utracona produktywnos¢, absencja, przedwczesna $miertelnos¢ i opieka
nieformalna [31].

Choroby serca stanowig zatem narastajagce wyzwanie dla systemow opieki na calym
$wiecie, a ciezar spoteczny tej dysfunkcji uktadu krazenia trudno przecenié¢ [32].

Wysoki koszt spoteczny i ekonomiczny CAD stanowi uzasadnienie dla rozwoju
implantow tymczasowych, ktore po spelnieniu swojej funkcji nie generujg dlugoterminowych
powiktan ani konieczno$ci kolejnych interwencji. To jedna z glownych przestanek badan

nad biodegradowalnymi rusztowaniami naczyniowymi.

4.3. Ograniczenia terapii klasycznych jako tlo dla rusztowan

bioresorbowalnych

Carrel, Beck, Vineberg i Favaloro [33], [34], [35] nalezeli do grona pionieréw, ktorzy
podejmowali proby odtworzenia prawidlowego przeptywu wiencowego, cho¢ mozliwosci
techniczne ich czasow nie zawsze pozwalaly na pelng realizacje tych idei. Petniejszy rys
historyczny, od poczatkow XX wieku az do wspolczesnosei, przedstawiono w ANEKS 1 —
Historia rozwoju leczenia chor6b serca. Nie jest on konieczny do zrozumienia czeSci
materialowo-chemicznej, ale stanowi wazne tlo ksztaltujagce dzisiejsze podejscie do
rewaskularyzacji.

Wraz z rozwojem wiedzy i technologii metody chirurgiczne zaczgly ustepowac
technikom przezskérnym. Od wczesnej balonoplastyki, przez niemodyfikowane metalowe
stenty (ang. bare metal stent, BMS), po stenty uwalniajace lek (ang. drug-eluting stent; DES),
leczenie interwencyjne zmienialo sposob postgpowania z chorobg wienhcowa. Wprowadzenie
DES poprawilo bezpieczenstwo i skutecznos¢ leczenia, lecz jako trwate implanty wciaz niosa
ryzyko przewleklego stanu zapalnego i poznej zakrzepicy [36]. Te ryzyka powiktan skierowaty

uwage badaczy w stron¢ rusztowan bioresorbowalnych, ktore zapewniaja podparcie naczynia
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tylko przez okres niezbedny z punktu widzenia leczenia. Ewolucja terapii wiencowych
prowadzita od rozwigzan mechanicznych ku systemom coraz bardziej zaleznym od interakcji
materiat—tkanka. W tym kontekscie biodegradowalne rusztowania naczyniowe stanowig probeg
pogodzenia krétkoterminowych wymagan mechanicznych z dlugoterminowa potrzeba
minimalizacji przewleklej reakcji zapalnej, co przeklada si¢ na wymagania wobec Kinetyki
degradacji i stabilno$ci produktow korozji materialu implantacyjnego.

Reasumujac, choroba niedokrwienna serca pozostaje jednym z najpowazniejszych
wyzwan wspotczesnej medycyny, zarowno z perspektywy jednostki, jak i systemow opieki
zdrowotnej. Jej rozw6j] wynika ze zlozonego, wieloczynnikowego procesu, w ktorym
przewlekly stan zapalny, miazdzyca, czynniki $rodowiskowe i obcigzenia metaboliczne
stopniowo odbierajg tetnicom mozliwo$¢ zapewnienia odpowiedniego przeptywu krwi.
Rosngca skala zachorowan oraz koszty spoleczne sprawiaja, ze skuteczne i trwate leczenie
pozostaje priorytetem zdrowia publicznego.

W tym konteks$cie zasadniczego znaczenia nabraly stenty metalowe, ktérych
skuteczno$¢ i bezpieczenstwo zalezg nie tylko od konstrukcji, lecz przede wszystkim
od wlasciwosci materiatu. Metal — pozostajacy w statym kontakcie z krwia, podlegajacy
zmianom pH, dzialaniu jondéw i obcigzeniom hemodynamicznym — musi sprostaé
rygorystycznym wymaganiom mechanicznym i elektrochemicznym. Odporno$¢ na korozje,
stabilno$¢ warstwy pasywnej i sktad chemiczny stopu decyduja o tym, jak implant zachowuje
si¢ w Srodowisku fizjologicznym.

W niniejszej pracy kluczowe jest, ze srodowisko naczyniowe to uktad dynamiczny,
w ktorym implant podlega jednoczesnemu oddzialywaniu sit mechanicznych, zmiennych
warunkéw chemicznych oraz reakcji biologicznych. Projektowanie biodegradowalnych
rusztowan naczyniowych nie moze opierac si¢ wyltacznie na doborze sktadu materialowego,
lecz wymaga kontroli architektury strukturalnej oraz charakteru powierzchni i produktow

degradacji, ktore wspolnie determinujg funkcjonalno$¢ implantu w czasie.
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5. Trwale metale w konstrukcji stentow — funkcjonalnos¢,

ograniczenia i bariery kliniczne

Postgp technologiczny w dziedzinie stentow naczyniowych nie bytlby mozliwy bez
rozwoju materiatdw implantacyjnych. Dobdér metalu warunkuje zardwno wilasciwosci
mechaniczne implantu, jak i jego zachowanie w $rodowisku biologicznym. W kolejnych
podrozdzialach omoéwiono materialy stosowane w konstrukcji stentoéw trwalych,
nieulegajacych biodegradacji. Celem tego rozdziatu nie jest szczegétowe omodwienie historii
stentow metalicznych, lecz wskazanie fundamentalnych ograniczen wynikajacych z trwalej
obecno$ci metalu w $rodowisku naczyniowym, ktore sg bezposrednig przestanka rozwoju
biodegradowalnych rusztowan naczyniowych.

Z perspektywy chemii materiatdw kluczowe znaczenie maja procesy zachodzace
na powierzchni metalu: sktad fazowy, potencjat elektrochemiczny, zdolno$¢ do pasywacji
i charakter warstwy tlenkowej. To one determinujg odpornos$¢ na korozjg, biozgodno$é
1 stabilno$¢ implantu. Jak wspomniano w rozdziale 4, krwiobieg to srodowisko wymagajace,
bogate w jony chlorkowe, biatka, lipidy i mediatory zapalne, ktore wplywaja na utlenianie
i repasywacje powierzchni metalu. W tych warunkach stent jest nie tylko elementem
mechanicznym, ale takze mikroskopowym ogniwem elektrochemicznym funkcjonujacym
w organizmie. Projekt materialtu wymaga pogodzenia kryteriow mechanicznych,
technologicznych, powierzchniowych i elektrochemicznych.

W niniejszym rozdziale przedstawiono najwazniejsze metale niebiodegradowalne
wykorzystywane w historii stentow wiencowych i obwodowych: ich wlasciwosci, zachowanie
w $rodowisku fizjologicznym oraz znaczenie kliniczne. Klasyczny stent metalowy (ang. bare-
metal stent, BMS) jest wykonany wylacznie z metalicznego, azurowego rusztowania, bez
powlok polimerowych czy dodatku lekdw. Najczesciej wykonane sa one
ze stali austenitycznej (316L SS), stopéw kobaltu i chromu (Co—Cr) lub chromu i platyny
(Pt—Cr), a takze metali takich jak tantal (Ta) czy nitinol (Ni-Ti) [37]. Dzigki BMS istotnie
obnizono ryzyko ostrego zamknigcia naczynia oraz wczesnej restenozy (tj. ponownego

zwezenia naczynia krwiono$nego) w porownaniu do samej angioplastyki balonowej [38].

5.1. Stal 316L jako material stentow pierwszej generacji

Stal 316L (stal austenityczna, okreslana réwniez jako stal chirurgiczna) odegrata
kluczowa role jako podstawowy material pierwszej generacji stentow i do dzi§ pozostaje

jednym z najlepiej zbadanych biomateriatow w wyrobach implantowanych [38]. Typowy sktad
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316L obejmuje zelazo z dodatkiem ok. 17-18% mas. chromu, 10-14% mas. niklu, 2—-3% mas.
molibdenu oraz §ladowych ilo$ci manganu, krzemu, fosforu i siarki [39]. Obecno$¢ chromu
zapewnia zdolno$¢ do samoistnego wytworzenia na powierzchni stali pasywnej warstwy
tlenkowej, co nadaje materiatowi wysoka odporno$¢ na korozje W Srodowisku
wewnatrzustrojowym. Dodatek molibdenu zwigksza odporno$¢ na korozje wzerowa, natomiast
niski poziom wegla (litera ,,L.” w symbolu oznacza niskg zawarto$¢ wegla, ang. low carbon)
ogranicza wytrgcanie weglikow, dodatkowo chronigc material przed korozja
mi¢dzykrystaliczng [37].

Z celektrochemicznego punktu widzenia odporno$¢ korozyjna stali 316L wynika
z tworzenia na powierzchni cienkiej warstwy pasywacyjnej ztozonej gtownie z tlenkdw
i wodorotlenkéw chromu (Cr20s, Cr(OH)s) z domieszkg tlenkéw zelaza i molibdenu [40].
Warstwa ta jest zdolna do samoregeneracji (repasywacji) po niewielkich uszkodzeniach
mechanicznych, co ogranicza szybkos¢ korozji w §rodowisku fizjologicznym. W obecnosci
jonéw chlorkowych moze jednak dochodzi¢ do lokalnych zaburzen pasywacji I inicjacji korozji
wzerowej, szczegolnie W miejscach defektow powierzchni lub napr¢zen, co ma znaczenie przy
dlugoterminowej implantacji w naczyniach.

Pod wzglgdem mechanicznym 316L charakteryzuje si¢ wysokim modulem Younga
(~190 GPa) i wytrzymaloscig na rozcigganie (ang. Ultimate Tensile Strength, UTS) rzedu
600 MPa, co umozliwia konstrukcje stabilnych, sztywnych rusztowan [37]. Dzigki temu stent
z tego materiatu zapewnia solidne podparcie $cian naczynia i zapobiega jego zapadaniu si¢
(ang. recoil) po angioplastyce [37], [39]. Co wigcej, jest tez podatna na obrobke — 316L tatwo
cigé precyzyjnym laserem i formowa¢ w drobne struktury, co ulatwia produkcje stentow
0 skomplikowanym wzorze geometrycznym [38]. Potaczenie wytrzymatosci, podatnosci
na obrobke i relatywnie niskich kosztow produkcji sprawito, ze stal 316L stata si¢ podstawa
rozwoju nie tylko koronarnych BMS, ale i wielu wczesnych konstrukcji stosowanych
w naczyniach obwodowych [39], [40].

Stenty ze stali 316L odegraty wazng role nie tylko w kardiologii, a w latach 90. byty
jednymi z pierwszych materialow stosowanych w stentach szyjnych, czego przyktadem jest
historyczny, samorozprezalny Wallstent ze stali nierdzewnej [39], [41], [42].

W praktyce klinicznej ujawnily si¢ jednak ograniczenia tego materialu. Cho¢ 316L
uznawano za biozgodna, jej powierzchnia nie jest catkowicie obojetna biologicznie. Kontakt
stali z krwia sprzyja adhezji ptytek i aktywacji kaskady krzepnigcia, co w przypadku BMS
wigzalo si¢ z ryzykiem wczesnej zakrzepicy 1 koniecznos$cig intensywnej terapii

przeciwptytkowej aby zapobiec trombozie [43], [44], [45]. Co wigcej, trwala obecno$é
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metalowego rusztowania w $cianie naczynia wywotywata przewlekla reakcje gojeniows,
z migracja komorek migsni gtadkich i tworzeniem neointimy, co powodowato restenoze. Cho¢
wprowadzenie DES z lekami antyproliferacyjnymi zredukowato ten problem, to jednak sama
obecno$¢ stalowej platformy w dalszym ciggu stanowi bodziec do rozwoju neointimy [46].
Dodatkowym problemem byly reakcje nadwrazliwos$ci na sktadniki stopu. Szacuje si¢, ze okoto
17% populacji wykazuje alergi¢ na nikiel, a 1-2% na chrom lub kobalt — pierwiastki, ktore
obecne sg w 316L [47]. U pacjentdw z takag sklonnoscig implantacja stentu stalowego moze
wywota¢ miejscowg reakcje alergiczng (naciek z cozynofilow, stan zapalny) prowadzaca
do przyspieszonej restenozy [46], [48].

Kolejnym wyzwaniem jaki napotykaja pacjenci ze stentami ze stali 316L jest ich
obrazowanie juz po wszczepieniu. Chociaz stal ta jest okreslana jako materiat
nieprzepuszczalny dla promieniowania rentgenowskiego (RTG) (ang. radiopaque), to jej
widoczno$¢ W RTG jest nizsza niz W nowoczesnych stopach zawierajacych pierwiastki 0
wyzszej liczbie atomowej [37], [49].

Woraz z rozwojem technologii stentow i pojawieniem si¢ Stopow 0 lepszej elastycznosci,
wigksze] odpornosci korozyjnej oraz korzystniejszych wlasciwos$ciach obrazowych (Co—Cr,
Pt—Cr, nitinol) zastosowanie 316L w stentach ulegto ograniczeniu, dzi§ czesto stanowi juz tylko

pewien punkt odniesienia dla badan klinicznych.

5.2. Tantal — metal bioobojetny 0 wysokiej widocznosci fluoroskopowej

Tantal pojawil si¢ w kardiologii interwencyjnej, gdy koncepcja trwatego rusztowania
wewnatrznaczyniowego byta dopiero rozwijana. Zainteresowanie tym metalem wynikato
z jego wysokiej biozgodnosci oraz znakomitej widocznosci w obrazowaniu RTG, co czynito
go atrakcyjnym materiatem we wczesnych konstrukcjach stentow. Pod koniec lat 80.
1 na poczatku 90. XX wieku wykorzystano go m.in. w stencie Wiktor, spiralnym rusztowaniu
z drutu tantalowego [50]. Pierwsze doswiadczenia kliniczne wykazaty, ze implantacja takich
stentow zmniejszata ryzyko ostrej okluzji naczynia i restenozy w poréwnaniu z sama
angioplastyka balonowa [51].

Brak toksyczno$ci tkanek oraz tatwa identyfikacja implantu w fluoroskopii
potwierdzaty jego dobrg tolerancj¢ biologiczng. Wykazano réwniez, ze dlugotrwata obecnos¢
tantalu w organizmie nie prowadzi do wzrostu jego stezenia W tkankach, co potwierdza jego
stabilno$¢ chemiczng i bioobojetnos¢ [40].

Pomimo korzystnych wiasciwosci biologicznych, stenty tantalowe szybko zastgpiono

konstrukcjami ze stali austenitycznej i stopow Co—Cr. Gtéwnym ograniczeniem byty parametry
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mechaniczne. Spiralna geometria stentu Wiktor cechowata si¢ niskg sitg radialng i podatnoscia
na deformacje, co uniemozliwialo skuteczne podparcie Sciany naczynia w warunkach
hemodynamicznych [50].

Wiasciwosci fizykochemiczne tantalu pozostajg jednak wyjatkowe. Jest to metal
przejsciowy 0 liczbie atomowej 73, duzej gestosci (16,6 g/cm?) i bardzo wysokiej temperaturze
topnienia (~3000°C) [50]. Jego odpornos¢ korozyjna wynika z obecnos$ci stabilnej warstwy
tlenku Ta.Os, ktora chroni powierzchni¢ przed degradacja i ogranicza uwalnianie jonow.
W testach in vitro pierwsze $lady korozji tantalu obserwowano dopiero po ok. 560 minutach
ekspozycji, podczas gdy stenty stalowe oraz wykonane ze stopdw Co-Cr—Ni wykazywatly
uszkodzenia odpowiednio po ok. 300 i 94 minutach [52]. Wyniki te potwierdzaja niezwykla
stabilno$¢ warstwy pasywnej i wysoka odporno$¢ chemiczng materiatu.

Cho¢ tantal nie utrzymat si¢ jako material strukturalny stentow, jego rola
W nowoczesnych implantach pozostata istotna. Ze wzgledu na bardzo wysoka
nieprzepuszczalnos¢ dla promieniowania RTG stosuje si¢ go obecnie jako marker
pozycjonujacy montowany na koncach platform stentowych. Umozliwia to precyzyjna kontrole
ich potozenia w trakcie zabiegu [53]. W ten sposob material pierwotnie rozwazany jako
rusztowanie stat si¢ kluczowym elementem ulatwiajacym implantacje zaawansowanych

konstrukcji opartych na bardziej elastycznych i wytrzymatych stopach.

5.3. Stopy Co—Cr jako standard nowoczesnych DES

Stopy kobaltowo—chromowe (Co—Cr) wprowadzono w odpowiedzi na ograniczenia
stentow ze stali 316L i tantalu, przede wszystkim konieczno$¢ redukcji grubosci podpor przy
zachowaniu wysokiej stabilno$ci konstrukcyjnej. Dzigki wigkszej wytrzymalosci mechanicznej
stopdw Co—Cr mozliwe stalo si¢ zmniejszenie grubosci podpor do ~80 um bez pogorszenia
parametrow uzytkowych [54].

Wiasciwosci te wynikaja ze skladu chemicznego stopow, obejmujacego zazwyczaj
50-60% mas. Co, ok. 20% mas. Cr oraz dodatki wolframu i niklu (np. L—605). Obecnos¢
chromu umozliwia tworzenie stabilnej warstwy pasywnej Cr20s3, odpowiedzialnej za wysoka
odporno$¢ korozyjng, natomiast umocnienie roztworowe i wysoki udzial fazy y nadajg
materiatlowi wybitng wytrzymatos¢ UTS (900-1000 MPa) i wysoki modul sprezystosci
(~240 GPa). Gestosc rzgdu 9,1 g/cm?® zapewnia dodatkowo dobrg widocznos¢ w RTG [55].

Pod wzgledem biokompatybilnosci, stopy Co—Cr wykazuja wilasciwosci zblizone
do stali 316L. Mimo Ze stopy te zawieraja nikiel oraz kobalt, badania histopatologiczne nie

wykazaly istotnych powiktan alergicznych, a reakcje zapalne byty ograniczone. W modelach
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zwierzecych pelna endotelializacja powierzchni stentu Co—Cr zachodzita juz w ciggu 28 dni,
co znaczgco zmniejszalo ryzyko zakrzepicy oraz nadmiernej proliferacji miesni gtadkich [56],
[57].

W warunkach fizjologicznych stopy Co—Cr cechuja si¢ bardzo dobra odpornoscia
elektrochemiczng oraz wysoka wytrzymato$cig zmeczeniowa, co minimalizuje ryzyko peknieé
konstrukcji nawet w dynamicznych segmentach naczyniowych [54], [56], [58].

Stopy Co—Cr staly si¢ fundamentem wspodiczesnych stentow wiencowych, szczegdlnie
w przypadku drugiej generacji stentow uwalniajacych leki (DES). Do najwazniejszych
przyktadow naleza: Multi—Link Vision (Abbott Vascular) [59], Driver (Medtronic) [60],
PRO—Kinetic (Biotronik) [61]. Modele te cechujg si¢ cienkimi podporami, doskonatg
elastycznoscia oraz wysoka odpornoscia na korozje, co przeklada si¢ na dlugotrwalg

skutecznos¢ kliniczng.

5.4. Stopy Pt—Cr — kompromis pomiedzy widocznos$cia a elastycznos$cia

Stopy platynowo—chromowe (Pt-Cr) nalezag do najnowszej generacji materiatlow
stosowanych w konstrukcji stentbw naczyniowych. Wprowadzono je w odpowiedzi
na ograniczenia stopow Co—Cr, szczegdlnie w zakresie widocznosci fluoroskopowej i dalszej
redukcji grubosci podpor [55]. Typowy sktad stopow Pt—Cr obejmuje okoto 33% mas. Pt,
37% mas. Fe, 18% mas. Cr, 9% mas. Ni oraz 3% mas. Mo.

Wysoka zawartos$¢ platyny zwigksza gestos¢ stopu (~9,9 g/cm?), co istotnie poprawia
widocznos¢ w promieniowaniu rentgenowskim. Dodatki Cr i Mo odpowiadaja za odporno$é
na korozje, natomiast Fe i Ni wplywaja na wtasciwoséci mechaniczne i stabilnos¢ fazowsg [62].

Stopy Pt—Cr tacza wysoka wytrzymatos¢ mechaniczng ze zwigkszong elastycznoscia
w poréwnaniu z Co—Cr. Dzigki temu mozliwe jest stosowanie ultracienkich podpor (~80 um),
co poprawia konformowalnos$¢ stentu do Sciany naczynia i minimalizuje urazy srodbtonka.

Obecnos¢ chromu umozliwia tworzenie zwartej, stabilnej warstwy pasywnej,
zdominowanej przez tlenki Cr.Os ktore chronig material przed korozja w srodowisku
fizjologicznym. Platyna, jako metal szlachetny, dodatkowo podnosi odpornosé
elektrochemiczng, zmniejsza ryzyko lokalnych procesow wzerowych i zwieksza trwatos¢
warstwy tlenkowej.

W poroéwnaniu z Co—Cr i 316L, stopy Pt—Cr wykazuja:

e wyzszg odpornos¢ elektrochemiczna,

e mniejszg podatnos$¢ na korozje wzerowa,

e stabilniejsze zachowanie warstwy pasywnej w obecnosci jonow Cl-,
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Powierzchnie stentbw Pt-Cr, poddane obrobce wykonczeniowej (glebokie
elektropolerowanie, pasywacja), charakteryzuja si¢ duzg gladkosciag oraz wysoka zawartoscia
Cr20s. Skutkuje to ograniczong adsorpcja biatek prozakrzepowych oraz niska reakcja zapalna.
Nizsza zawarto$¢ niklu w porownaniu do stali 316L i stopow Co—Cr zmniejsza ryzyko reakcji
alergicznych i poprawia tolerancj¢ biologiczng. W ten sposob Pt—Cr taczy najlepsze cechy
wczesniejszych stopow, dodajac wicksza odpornos¢ na korozje dzigki platynie [63].

Stop Pt-Cr wykazuje wysoka odpornos¢ zmegczeniowa, poroOwnywalng ze stopami
Co-Cr, przy jednoczesnej wickszej elastycznosci. Platyna stabilizuje powierzchnie i ogranicza
uwalnianie jondw metali, co dodatkowo wplywa na dlugotrwata trwato§¢ implantow. Dzigki
temu konstrukcje Pt—Cr dobrze dopasowuja si¢ do kretych i zmiennoksztattnych segmentow
naczyn wiencowych.

Stopy Pt—Cr staly si¢ podstawa nowoczesnych platform stentowych trzeciej generacji,
zwlaszcza w modelach promowanych przez Boston Scientific, takich jak PROMUS Element,
PROMUS Premier oraz SYNERGY. W kontekscie rozwoju technologii stentowania, Pt—Cr
stanowi kolejny krok naprzod po stalowych 316L, tantalowych i Co—Cr, taczac ich zalety
I eliminujac cze$¢ wezesniejszych ograniczen [62].

Stopy Pt—Cr stanowia kolejny etap rozwoju technologii stentowania, oferujac:

e latwiejsze obserwowanie W RTG,

e wysoka odpornos¢ korozyjna,

e cienkoScienne, elastyczne konstrukcje,

e bardzo dobrg biokompatybilnos¢,

e trwalo$¢ porownywalng lub wyzsza niz stopy Co—Cr.

Dzigki temu sa obecnie jednym Zz najbardziej zaawansowanych materialow

stosowanych w kardiologii interwencyjnej.

5.5. Nitinol — material stentéw samorozprezalnych i trudnych lokalizacji

Stopy nitinolowe, czyli stopy niklu i tytanu o sktadzie bliskim stechiometrii 1:1 w ujgciu
atomowym (= 50 at.% Ni 1 50 at.% Ti), nalezag do materiatow o unikalnych wtasciwosciach
pamigci ksztaltu 1 nadelastycznosci, ktore zadecydowaly o ich wspotczesnym znaczeniu
w samorozprezalnych stentach naczyniowych. Wihasciwosci te wynikajg z odwracalnych
przemian fazowych pomiedzy  wysokotemperaturowa faza austenityczng (B2)
a niskotemperaturowg fazg martenzytyczng (B19°) [64]. Co istotne, nawet niewielkie zmiany

sktadu chemicznego stopu, rzedu dziesigte] czeSci procenta atomowego niklu, moga
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powodowaé przesunigcia temperatur charakterystycznych przemiany fazowej: Ms i Mf
(temperatury poczatku i konca tworzenia martenzytu) oraz As i Af (temperatury poczatku
1 konca przemiany odwrotnej do fazy austenitycznej), nawet o kilkanascie stopni Celsjusza.
Umozliwia to precyzyjne dostosowanie wiasnos$ci funkcjonalnych stopu do warunkow
panujacych w organizmie. W temperaturze ciata nitinol znajduje si¢ zwykle w fazie
austenitycznej i wykazuje nadelastyczno$¢, umozliwiajac odksztatcenia sprezyste rzgdu 6—8%
bez trwalej deformacji [65].

Choc¢ efekt pamigci ksztaltu zostat odkryty w latach 60., zastosowania kliniczne nitinolu
rozwingty si¢ dopiero kilka dekad pdzniej, gdy kontrola sktadu i obrobki cieplnej umozliwita
stabilne uzyskanie pozadanych temperatur przemian fazowych [66]. Od konca lat 90. nitinol
stal si¢ podstawowym materialem stentdéw samorozprezalnych stosowanych w tetnicach
obwodowych i szyjnych [66].

Pod wzgledem mechaniki nitinol taczy duza sprezysto$¢ z odpornoscig na zmgczenie,
co ma kluczowe znaczenie w naczyniach narazonych na intensywne zginanie, rozcigganie
I kompresje (np. tetnice udowe czy szyjne) [65]. Odksztatcenia zachodza poprzez przemiane
martenzytyczng indukowang napre¢zeniem, dzigki czemu stent moze adaptowac si¢ do zmian
ksztaltu naczynia bez utraty funkcjonalno$ci. Stabilno$¢ tych wiasciwosci uzyskuje sie¢ dzigki
precyzyjnej obrobcee cieplnej kontrolujacej zakres przemian fazowych.

Biokompatybilno$¢ nitinolu wynika z obecnosci cienkiej, zwartej i stabilnej warstwy
dwutlenku tytanu (TiO2), ktora ogranicza uwalnianie jonow niklu do otoczenia [64]. Warstwa
ta ma zwykle grubo$¢ kilku nanometréw i sktada si¢ gtdéwnie z TiO2 z niewielkim udziatem
Ti20s. Ma ona zdolno$¢ repasywacji — W przypadku mikrouszkodzen odbudowuje si¢
spontanicznie, zapewniajagc materialowi wysoka odporno$¢ korozyjng. Jakos$¢ tej warstwy
zalezy w duzym stopniu od przygotowania powierzchni: procesy takie jak elektropolerowanie
czy anodowanie moga dodatkowo obnizy¢ emisje Ni** i zwigkszy¢ odpornos¢ na korozje
lokalng [67].

W zestawieniu z innymi metalami wykorzystywanymi do konstrukcji stentow, nitinol
wyroznia si¢ zdolnosciag do duzych, catkowicie odwracalnych odksztatcen [64]. Stal 316L
czy stopy Co—Cr zapewniaja wysoka UTS, lecz sg sztywne; tantal cechowal si¢ wysoka
biozgodnoscig, ale niewystarczajgcg sprezystoscig. Nitinol, dzigki superelastycznosci | pamigci
ksztaltu, umozliwit zastosowanie stentow W lokalizacjach anatomicznie wymagajacych,
podatnych na ruch i deformacje, zapewniajac stabilne podparcie swiatta naczynia w dhugiej

perspektywie.
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5.6. Dlaczego metale trwale nie rozwigzuja problemu: konsekwencje

projektowe dla BRS

Metale niebiodegradowalne odegralty kluczowa role w rozwoju wspdtczesnych stentow
naczyniowych, a ich ewolucja dobrze odzwierciedla postep W chemii i inzynierii materiatowe;.
Kazdy z omawianych stopow — od stali 316L, poprzez tantal, az po nowoczesne stopy Co—Cr,
Pt—Cr 1 nitinol — wnidst odmienny zestaw cech wynikajacych ze sktadu, mikrostruktury
oraz charakteru warstwy pasywnej. Parametry te bezposrednio determinowaty mechanike pracy
rusztowania, ich stabilno$¢ chemiczng oraz interakcje z otaczajgcymi tkankami.

Najwazniejszym kierunkiem rozwoju stalo si¢ doskonalenie materialdbw 0 wysokiej
odpornos$ci korozyjnej i zmgczeniowej, stabilnych warstwach pasywnych (Cr20s, TiOz, tlenki
tantalu) oraz kontrolowanej elastyczno$ci. Pozwolilo to jednocze$nie zmniejsza¢ grubosé
podpor i ogranicza¢ trombogenno$é, przy zachowaniu odpowiedniej widocznosci w RTG
i akceptowalnej kompatybilnosci z MRI. Dzigki postgpom w obrébce powierzchni
oraz precyzyjnemu ksztaltowaniu mikrostruktury wspoétczesne metale umozliwiaja dlugotrwate
I bezpieczne podparcie naczynia nawet w obszarach o duzej ruchomosci anatomiczne;j.

Zestawienie kluczowych wlasciwosci omawianych materialow — obejmujace m.in.
modul Younga, wytrzymato$¢ mechaniczng, widoczno$¢ radiologiczng, biokompatybilnos¢,
odporno$¢ na korozje, trombogenno$¢ oraz artefakty w rezonansie magnetycznym
(ang. magnetic resonance imaging, MRI) — przedstawiono w tabelach: 5.1-5.3 na koncu
rozdziatu. Utatwia to pordéwnanie roéznic wynikajacych zarowno z natury chemicznej
materiatow, jak i ich zachowania w §rodowisku biologicznym.

Jednoczesnie doswiadczenia zwigzane z trwatymi metalowymi rusztowaniami ujawnity
takze ich ograniczenia: przewlekla obecnos$¢ obcego ciata, ryzyko pdznej reakcji zapalnej
czy trudnosci diagnostyczne wynikajace z artefaktow obrazowania. To wlasnie ta wiedza stata
si¢ naturalnym punktem wyjscia do rozwoju materiatdéw bioresorbowalnych, ktérych celem jest
potaczenie poczatkowej stabilno$ci mechanicznej z kontrolowang degradacjag w srodowisku

fizjologicznym.

Tabela 5.1 Wiasciwosci mechaniczne i fizyczne metali nieresorbowalnych.

Material Modul E [GPa] UTS [MPa] Widocznosé¢ RTG Artefakty MRI Zrédia
316L ~190 ~600-800 Umiarkowana Umiarkowane [68]
Tantal ~186 ~200 Bardzo wysoka Niewielkie [40]
Co-Cr ~240 ~900-1200 Wysoka Znaczne [69]
Pt-Cr ~200 ~750-950 Wysoka Umiarkowane [62]
Nitinol ~40-75 ~400-600 Dobra Niewielkie [64]
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Tabela 5.2 Wiasciwosci chemiczne i biologiczne metali nieresorbowalnych.

Material Odpornqsc Warstwa pasywna Biokompatybilnos¢ Trombogenicznosé | Zrédla

na korozje

316L Wysoka Cr20s (cienka) Ograniczona (Ni*") Srednia [40]

Tantal | Bardzo wysoka Ta.0s Dobra (brak Ni) Dobra [70]

Co-Cr Wysoka Cr20:s (stabilna) Ograenr:]ciz;);ilg; Iska Wysoka [70]

Pt—Cr Wysoka Pasywacja mieszana Srednia Srednia [62]

Nitinol Wysoka TiO2 (bardzo stabilna) | Dobra (niska emisja Ni?") Srednia [70]
Tabela 5.3 Aspekty technologiczne i wady materialowe metali nieresorbowalnych.

Material Przetwarzalno$¢ technologiczna Wady materialowe Zrédla
316L Wysoka (tatwa obrébka, dobra formowalnos¢) Uwalnianie Ni, ryzyko zakrzepicy | [71]
Tantal Bardzo wysoka (wysoka plastycznosc¢) Staba wytrzymato$¢ [72]
Co-Cr Srednia (twardy, wymaga precyzyjnej obrébki) Zawiera Ni, wysoki koszt [69]
Pt-Cr Bardzo wysoka (tatwa obrobka laserowa) Wysoki koszt [64]
Nitinol | Zmienna (trudny w obrébce, wymaga kontroli cieplnej) | Zawiera Ni, zalezne od pasywacji | [70]

Analiza wlasciwosci metali stosowanych w stentach wskazuje, ze mimo ciagtego
postepu materiatowego i konstrukcyjnego, wspdlnym ograniczeniem tych rozwigzan pozostaje
konieczno$¢ trwatej obecnosci implantu w §cianie naczynia. Tego ograniczenia nie mozna
w pelni wyeliminowaé poprzez dalsza optymalizacj¢ skladu stopowego czy geometrii,

co stanowi bezposrednig przestanke¢ dla rozwoju rusztowan bioresorbowalnych.
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6. Polimerowe stenty bioresorbowalne — potencjal i ograniczenia

w kontekscie stabilnosci mechanicznej i degradacyjnej

Przez lata metaliczne stenty, od klasycznych BMS do nowoczesnych DES, byty
symbolem postgpu w kardiologii interwencyjnej. Zapewnialy trwalos$¢ i stabilno$¢, ktorych
brakowato angioplastyce balonowej. Z czasem jednak ich gtowna zaleta stala si¢ zrodltem
watpliwosci. Metaliczne rusztowanie pozostaje w tgtnicy na stale, a biologia naczynia nie
zawsze toleruje stala obecno$¢ obcego materialu. Przewlekty stan zapalny, opdzniona
reendotelializacja, ryzyko p6znej zakrzepicy oraz ograniczenia w obrazowaniu to tylko niektore
z probleméw ujawnionych w kolejnych latach [73].

W tym konteks$cie narodzita si¢ koncepcja odwazna, ale zadziwiajaco logiczna:
stent, ktéry po wykonaniu swojej pracy znika. Tymczasowe rusztowanie, ktére wspiera
naczynie przez pierwsze miesigce gojenia, a nastepnie biodegraduje do metabolitow catkowicie
eliminowanych przez organizm.

W tym momencie rozpoczyna si¢ historia bioresorbowalnych rusztowan (ang.
bioresorbable scaffolds, BRD) oraz filozofii ,,leave nothing behind”, czyli niepozostawiania
trwatego implantu w naczyniu po zakonczeniu terapii, co zmienito dotychczasowe podejscie

do implantologii naczyniowej [74].

6.1. Historia rozwoju BRS — od Igaki-Tamai do Tyrocore™

Pierwszym Kklinicznie zastosowanym polimerowym BRS byl stent Igaki—Tamali,
wykonany z poli(L-kwasu mlekowego) (PLLA). Helikalna, samorozprezalna konstrukcja bez
leku potwierdzila, Zze polimer wysokoczasteczkowy moze pehi¢ funkcje rusztowania
w naczyniu i ulega¢ powolnej degradacji [75]. Ograniczenia techniczne, takie jak wysoki profil
dostepu czy koniecznos¢ podgrzewania $rodka kontrastowego, uniemozliwily szerokie
wprowadzenie tego rozwigzania. Dalszy rozwdj skupil si¢ na poprawie przewidywalnosci
degradacji i zwiekszeniu wytrzymatosci mechanicznej [76].

Kolejnym krokiem byt Absorb BVS, (skrét BVS pochodzi od bioresorbable vascular
scaffold i jest zwykle uzywane z BRS) pierwsze globalnie dostepne rusztowanie polimerowe
z PLLA, pokryte warstwa poli(D,L-kwasu mlekowego) (PDLLA) uwalniajaca ewerolimus.
Technologia ta potwierdzita wykonalno$¢ koncepcji BRS na duza skalg, jednak ograniczona
wytrzymato$¢ polimeru wymagata stosowania przgset o grubosci okoto 157 um [80],

co zaburzato przeptyw krwi 1 zwigkszalo ryzyko zakrzepicy. Wyniki badan klinicznych
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wykazaly wyzsza czegstos¢ niepowodzen niz w nowoczesnych DES, co doprowadzito
do wycofania urzadzenia z rynku [77], [78], [79], [80], [81].

Analiza niepowodzenia Absorb BVS ujawnita kluczowy problem: kompromis migdzy
wlasciwosciami materiatu a geometrig urzadzenia, typowy dla polimeréw o ograniczonej
wytrzymato$ci, ktory wymusza stosowanie relatywnie grubych przeset [82].

Dos$wiadczenia te skierowaly rozwo6j w stron¢ polimeréw o lepszych parametrach
mechanicznych niz PLLA. Przykladem jest Tyrocore™, polimer typu tyrozynowego
poliweglanu o wyzsze] wytrzymatosci 1 wigkszej plastycznosci, co umozliwia redukcje
grubosci przeset (np. Fantom Encore, 95 pum). Dzigki obecno$ci atomow jodu polimer jest
naturalnie widoczny w badaniach radiologicznych, co eliminuje konieczno$¢ stosowania
metalowych markerow. Rownolegle opracowywano inne konstrukcje (DESolve NXT [83],
Firesorb [82]), dazac do wigkszej elastycznosci | bardziej przewidywalnej degradacji [84], [85].

Historia BRS pierwszej generacji wyraznie pokazata, ze problemem nie jest sama
degradacja, lecz zdolno$¢ materialu do zapewnienia odpowiedniego wsparcia mechanicznego
w pierwszych miesigcach po implantacji. W tym zakresie polimery maja swoje naturalne

ograniczenia [86].

6.2. Wymagania dla BRS jako ograniczenia projektowania degradacji

Dos$wiadczenia z pierwszej generacji rusztowan polimerowych jasno pokazaty, ze sama
biodegradowalno$¢ nie stanowi jeszcze wartosci klinicznej. O powodzeniu BRS decyduje
bowiem nie to, czy materiat znika, lecz jak zachowuje si¢ w okresie, gdy jest potrzebny:
czy zapewnia stabilno$¢ mechaniczng, pozostaje obojetny biologicznie i degraduje w sposob
przewidywalny. W praktyce oznacza to konieczno$¢ zdefiniowania zestawu wymagan, ktore
facza chemie¢ polimeru, jego wlasciwosci mechaniczne, interakcje z tkankami
oraz funkcjonalno$¢ podczas zabiegu.

Ponizej przedstawiono cztery kluczowe grupy kryteridow, ktoére musza speiniaé

polimerowe stenty bioresorbowalne.

6.2.1. Aspekty chemiczne i mechanizmy degradacji

Polimer przeznaczony do konstrukcji BRS musi degradowa¢ w sposéb kontrolowany,
rownomierny i przewidywalny, zapewniajac stabilno$¢ mechaniczng przez pierwsze
624 miesigce, a nastepnie ulegac catkowitej resorpcji [74]. Degradacja powinna zachodzi¢
gléwnie poprzez hydroliz¢ wigzan estrowych (PLLA, PDLLA) lub weglanowych

(Tyrocore™), a jej kinetyka zalezy od stopnia krystalicznos$ci 1 dyfuzji produktéw rozktadu.
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Roéwnie istotne jest bezpieczenstwo produktéw rozktadu (np. kwasu mlekowego w przypadku
PLLA) oraz ich metabolizm bez nadmiernego zakwaszenia lokalnego srodowiska. Dodatkowo
polimer nie moze reagowac z lekiem ani wptywac na jego aktywnos$¢, a przebieg degradacji nie

powinien zmienia¢ dynamiki uwalniania substancji czynnych.

6.2.2. Wymagania mechaniczne i geometria

Najwigkszym wyzwaniem jest niska sztywno$¢ i wytrzymato$¢ polimeréw, ktérych
moduty Younga sg o rzad wielkos$ci nizsze niz w przypadku metali. Aby osiaggnag¢ wymagang
site radialna, przesta musza by¢ znacznie grubsze (120-160 um), co negatywnie wptywa
na przeptyw i trombogennos$¢. Polimer musi takze wykazywaé odporno$¢ zmeczeniows,
elastycznos$¢ podczas implantacji oraz stabilno$¢ geometryczna do momentu reendotelializacji
[87]. Ograniczenia mechaniczne sg kluczowym powodem poszukiwania alternatywnych

materialow.

6.2.3. Biologiczne uwarunkowania funkcjonalnosci

Polimer i jego produkty degradacji nie moga wywotywaé¢ nadmiernej odpowiedzi
zapalnej ani reakcji cytotoksycznych. Istotna jest takze minimalizacja trombogennos$ci
powierzchni implantu, szczegélnie przy rusztowaniach o wigkszej grubosci przgset.
Trombogenno$¢ powierzchni zalezy miedzy innymi od jej chropowatos$ci 1 fadunku, co wptywa
na adsorpcj¢ fibrynogenu 1 albuminy. Kluczowy jest takze wplyw materiatu
na reendotelializacj¢: zbyt dlugotrwata degradacja lub niespojna struktura powierzchni moga

opoznia¢ odbudowg srodbtonka 1 zwiekszac¢ ryzyko zakrzepicy.

6.2.4. Uzytkowe aspekty implantacji i monitorowania

W praktyce klinicznej kluczowa jest dobra widoczno$¢ implantu w promieniowaniu
rentgenowskim, co umozliwia precyzyjne pozycjonowanie. Polimery sa naturalnie stabo
widoczne w RTG, dlatego stosuje si¢ metalowe markery, pierwiastki o wyzszej liczbie
atomowej wbudowane w strukture polimeru (np. jod w Tyrocore™) lub rozwigzania
kompozytowe zwickszajace kontrast obrazowania. Materiatl musi takze umozliwia¢ bezpieczne
dostarczenie stentu przez kregte naczynia oraz zachowad integralno$¢ podczas rozprezania
balonem, bez peknie¢ i odwarstwien.

Zestawienie wymagan mechanicznych, biologicznych 1 uzytkowych pokazuje,
ze material rusztowania bioresorbowalnego musi spetnia¢ kryteria typowe dla metali

konstrukcyjnych oraz wykazywaé kontrolowang degradacj¢ w czasie odpowiadajacym
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procesom biologicznej przebudowy naczynia. Jest to istotne wyzwanie dla rozwigzan

polimerowych.

6.3. Polimery stosowane w stentach BRS

Cho¢ rozdzial ten koncentruje si¢ na stentach wykonanych w catosci z polimerow,
nalezy pamigta¢, ze materialy te znacznie czesciej stuzg jako powloki implantow, gtownie
dzigki mozliwosci latwego osadzenia w nich leku podczas projektowania stentow
uwalniajgcych substancje czynng. W tej czesci omoOwione zostang najczgsciej stosowane
polimery, w tym takze te wykorzystywane wylacznie jako materiaty do powlekania stentow,
co zostanie wyraznie zaznaczone. Ponizej przedstawiono analize poréwnawcza
najwazniejszych z tych materialéw, z uwzglednieniem ich wlasciwosci fizykochemicznych,

mechanizmow degradacji, zalet i ograniczen w kontekscie zastosowania w BRS.

6.3.1. Alifatyczne poliestry jako podstawowe materialy BRS

Alifatyczne poliestry, takie jak poli(L-kwas mlekowy), poliglikolid (PGA),
polikaprolakton (PCL) oraz ich kopolimery (np. poli(kwas mlekowy-co-kwas glikolowy),
PLGA), odgrywaja kluczowa role w historii rozwoju BRS. W materialach tych hydroliza
wigzan estrowych prowadzi do powstawania niskoczasteczkowych produktow, ktore sa
nastepnie metabolizowane w szlakach fizjologicznych.

Znaczenie tej grupy polimerow wynika zaréwno z dojrzatosci technologicznej,
jak 1 z dobrej tolerancji biologicznej. Ich popularno$¢ opiera si¢ na udokumentowanej
biodegradowalnosci, fizjologicznie akceptowalnych produktach degradacji oraz szerokim
zakresie zatwierdzonych zastosowan medycznych, od szwdw chirurgicznych po systemy

kontrolowanego uwalniania lekow.

Poli(L-kwas mlekowy)

W tej grupie szczegOlne miejsce zajmuje PLLA, ktory jako pierwszy zostal
wykorzystany konstrukcyjnie w pelni resorbowalnych platformach naczyniowych. Byt
podstawa materiatowa w stencie Igaki—Tamai oraz w komercyjnym systemie Absorb BVS,
stajac si¢ symbolem pierwszej generacji BRS.

PLLA jest potkrystalicznym, termoplastycznym poliestrem o stosunkowo korzystnych
wlasciwosciach mechanicznych na tle innych alifatycznych poliestrow. Jego UTS wynosi
ok. 50-70 MPa, a modut Younga 2-4 GPa. Wysoka temperatura zeszklenia (Tg 60-65°C
dla wysokomolekularnego PLLA) oraz temperatura topnienia ~175°C sprawiajg,
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ze w warunkach fizjologicznych material ten zachowuje sztywno$¢ i stabilno$¢ mechaniczna
[88].

Problem PLLA polega jednak nie na braku sztywnosci, lecz na braku plastycznosci.
Wydluzenie przy zerwaniu zwykle nie przekracza 2-10%, co czyni material kruchym
I wrazliwym na lokalne naprezenia. W konteksScie stentow oznacza to realne ryzyko pegknigé
przesel podczas rozprgzania balonem, zwlaszcza w zwapniatych zmianach lub przy wyzszych
ci$nieniach implantacyjnych. Dla poréwnania — stopy metali stosowane w stentach trwatych
(np. Co-Cr) osiggaja modut Younga rzedu 200 GPa i znacznie wyzszy margines
bezpieczenstwa odksztatcen [89]. Aby zrekompensowacé nizszg wytrzymato$¢ mechaniczna,
stenty z PLLA muszg mie¢ grubsze przesta — typowo 150-170 pm, podczas gdy
w nowoczesnych metalowych DES te nie przekraczaja 60-80 pum. Dlatego w nowszych
konstrukcjach PLLA stosuje si¢ gléwnie jako komponent powlok polimerowych DES,

petnigeych funkcje nosnika leku (np. Orsiro, BioMime), a nie jako materiat samono$ny [90].
(C3H,0,), + n H,0 > nC3Hg05 (6.1)

W uproszczeniu rownanie (6.1) przedstawia hydrolityczng degradacje PLLA do kwasu
mlekowego. Mechanizm opiera si¢ na niespecyficznej hydrolizie wigzan estrowych w gtéwnym
fancuchu polimerowym. W poczatkowej fazie degradacji powstaje mieszanina oligomerow
i monomerow kwasu mlekowego — dopiero w pozniejszych etapach hydrolizy dominujg wolne
monomery kwasu mlekowego. Co istotne, degradacja PLLA ma charakter erozji objgto$ciowe;j
(ang. bulk erosion), co oznacza, ze czasteczki wody penetruja catag mas¢ materiatu, inicjujac
losowe peknigcia tancuchow polimerowych takze w jego wngtrzu, a nie tylko na powierzchni
[91], [92]. W praktyce oznacza to, ze wilasciwosci mechaniczne rusztowania ulegajg
pogorszeniu duzo wczesniej niz widoczna utrata masy: pierwsze istotne ostabienie zwykle
obserwuje si¢ juz po 6—12 miesigcach [93].

Petna resorpcja PLLA w organizmie moze trwa¢ od 2 do nawet 4 lat [94] i zalezy
od takich czynnikéw jak masa czasteczkowa czy stopien krystalicznosci. Cho¢ sam kwas
mlekowy jest zwigzkiem fizjologicznym, jego lokalne nagromadzenie W poblizu przgset moze
prowadzi¢ do zakwaszenia mikrosrodowiska. Sprzyja to utrzymywaniu przewleklej
odpowiedzi zapalnej z naciekiem makrofagéw i komoérek olbrzymich typu ciata obcego,
co moze opoznia¢ reendotelializacje | zwigkszac ryzyko poznej zakrzepicy czy restenozy [90],
[93].
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Dodatkowym utrudnieniem jest hydrofobowy charakter PLLA, ktory nie sprzyja adhezji
komorek $rodbtonka. Dlatego coraz czgsciej stosuje si¢ techniki modyfikacji powierzchni
materiatu — od plazmowej aktywacji, przez warstwy bioaktywne, po nanoszenie czasteczek

adhezyjnych — aby poprawi¢ biointegracje i ograniczy¢ niepozadang odpowiedz zapalng [55].

Poli(kwas mlekowy-co-kwas glikolowy) (PLGA)

PLGA nalezy do najbardziej wszechstronnych biodegradowalnych polimerow
stosowanych w medycynie. Jego unikalng cechg jest mozliwo$¢ precyzyjnego dostosowania
tempa degradacji oraz wtasciwosci mechanicznych poprzez zmiane stosunku monomerow:
hydrofobowego kwasu mlekowego (LA) i bardziej hydrofilowego kwasu glikolowego (GA)
[95], [96]. Cechy te czynig PLGA bardzo dobrym kandydatem na powltok¢ w nowoczesnych
DES. PLGA ma zwykle struktur¢ amorficzna, do$¢ szybko degraduje, a jego parametry
wytrzymato$ciowe: modut Younga 1-4 GPa i wytrzymato$¢ na rozciaganie okoto 45 Mpa, nie
pozwalaja traktowac go jako materialu samono$nego. To kopolimer, ktory dobrze sprawdza si¢
jako ,,system farmakologiczny”, ale nie jako rusztowanie naczyniowe.

Mechanizm degradacji PLGA to klasyczna hydroliza wigzan estrowych 1, podobnie jak
w przypadku PLLA, erozja objg¢tosciowa [97]. Czas caltkowitej resorpcji mozna skroci¢ do
kilku tygodni lub wydluzy¢ do ponad roku, zmieniajagc proporcj¢ monomerdw, mase
czasteczkowg
lub stereochemie polimeru [95].

Najszybszy rozpad obserwuje si¢ dla kopolimeréw 0 stosunku 50:50, ktore cechuja si¢
najmniejszg tendencja do krystalizacji [95]. Zwigkszenie udzialu LA (np. 75:25 lub 85:15)
prowadzi do spowolnienia procesu degradacji, przyblizajac go do profilu obserwowanego
dla czystego PLLA [98], [99]. Koncowe produkty degradacji, kwas mlekowy i glikolowy, sg
metabolizowane w cyklu Krebsa [95], jednak ich lokalne nagromadzenie moze prowadzi¢ do
zakwaszenia mikrosrodowiska i wywotywaé¢ odpowiedz zapalng [100], [101].

To kluczowy argument, dlaczego PLGA pozostaje materialem powlokowym, a nie
konstrukcyjnym: jego zdolno$¢ do kontrolowanej degradacji i precyzyjnego uwalniania lekow

jest atutem, ale mechanicznie nie jest w stanie zastgpi¢ rusztowania.
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PGA i PCL — dwa bieguny wlasciwosci, ktore trzeba wykorzysta¢ madrze

Poli(kwas glikolowy) i polikaprolakton sa czesto przedstawiane jako ,.skrajne
przypadki” w rodzinie alifatycznych poliestrow i nie bez powodu. Ze wzgledu na swoje
ograniczenia, oba polimery rzadko sg stosowane samodzielnie do konstrukcji resorbowalnych
stentow wiencowych. Ich znaczenie ujawnia si¢ w roli modyfikatorow — dodatkdw
w kopolimerach lub mieszaninach, umozliwiajacych precyzyjne dostrajanie cech

mechanicznych i1 kinetyki degradacji materiatow.

Poli(kwas glikolowy)

PGA to najprostszy liniowy poliester alifatyczny, charakteryzujacy si¢ wysokim
stopniem krystaliczno$ci (ok. 45-55%) [102]. To z kolei przektada si¢ na bardzo dobrg UTS
(90-110 MPa) oraz modut Younga rzedu 67 GPa [102]. Niestety, parametry te okupione sg
skrajna kruchos$cig — wydluzenie przy zerwaniu wynosi jedynie 1-2%. Tak niska plastycznos$¢,
W polaczeniu z ograniczong podatno$cig na przetworstwo, praktycznie wyklucza PGA z roli
materiatu  konstrukcyjnego. W stencie, ktéry musi wytrzyma¢ zginanie, skrecanie
i odksztalcenia W czasie implantacji, taka krucho$¢ jest cecha dyskwalifikujaca. Dodatkowo
PGA degraduje bardzo szybko; istotna utrata wilasciwosci moze nastapi¢ juz po kilku
tygodniach, a petna resorpcja W 4—6 miesigcy [103].

Dlatego jego rola w technologii BRS jest inna: PGA dziata jak akcelerator degradacji
w kopolimerach PLGA oraz jako modyfikator wplywajacy na hydrofilowos$¢ 1 szybkos¢
hydrolizy. To nie jest materiat na rusztowanie, lecz material pozwalajacy regulowa¢ dynamike

degradacji innych poliestrow.

Polikaprolakton (PCL)

Na przeciwnym koncu spektrum znajduje si¢ polikaprolakton, polimer o zupeinie
odmiennym profilu wtasciwosci. Jest elastyczny (wydtuzenie przy zerwaniu >400%), miekki
(modut Younga 0,3-0,4 GPa) [104], ma niskg Tq (-60°C) i zachowuje si¢ niemal jak elastomer
W temperaturze ciata. Z tego powodu nie nadaje si¢ samodzielnie do stentéw, ktore wymagaja
sztywnosci i sity promieniowej [105]. Jednak ta ,,migkkos$¢” jest niezwykle cenna. Dodatek
PCL do PLLA skutecznie poprawia plastyczno$¢ materiatu, zmniejsza ryzyko pgkania przgset
i utatwia ich formowanie. To czyni PCL warto$ciowym plastyfikatorem w kompozytach

polimerowych [106].
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Ponadto, ze wzgledu na bardzo wolng degradacj¢ PCL moze by¢ stosowany jako
materiat powtokowy w systemach kontrolowanego uwalniania lekéw [107], gdzie wymagany
jest dlugotrwaly, rownomierny profil uwalniania; rzadko stosuje si¢ go W stentach wiencowych.

PCL jest materialem hydrofobowym, co W istotnym stopniu wptywa na tempo jego
degradacji. Gléwnym mechanizmem rozpadu pozostaje hydroliza wigzan estrowych,
a catkowity czas resorpcji PCL moze wynosi¢ od 2 do nawet 3 lat lub dluzej, zaleznie
od warunkéw $rodowiskowych i masy czasteczkowej. Produkty jego degradacji sg uznawane
za mniej kwasowe niz te powstajace Z PLLA czy PGA, co moze przektadac si¢ na fagodniejsza
odpowiedz zapalng ze strony tkanek otaczajacych implant.

PGA i PCL reprezentuja dwa skrajne profile wlasciwosci w rodzinie alifatycznych
poliestrow. Dlatego ich glowna rola w BRS polega na modyfikowaniu wlasciwosci innych
polimeréw, a nie na tworzeniu samono$nych rusztowan. PGA, sztywny, kruchy i szybko
degradujacy sie¢, zwicksza hydrofilowos¢ i przyspiesza hydrolize w kopolimerach, skracajac
czas utrzymywania rusztowania. PCL, elastyczny i wolno degradujacy, dziata jako plastyfikator
poprawiajacy odksztalcalnos$¢ i odpornosé na pekanie np. PLLA, umozliwiajac projektowanie
materialow 0 bardziej zrbwnowazonych parametrach mechanicznych

I degradacyjnych [106].

6.3.2. Tyrozynowe poliweglany — materialy funkcjonalne nowej generacji

Poliweglany pochodzenia tyrozynowego to jedna z najciekawszych innowacji
w projektowaniu bioresorbowalnych rusztowan naczyniowych. Powstaty jako odpowiedZ
na ograniczenia klasycznych materiatow, takich jak PLLA: biokompatybilnych,
ale kruchych, mato plastycznych i generujacych agresywny, kwasny profil degradacji.
Tyrocore™ (REVA Medical) to pierwszy polimer zaprojektowany od podstaw specjalnie
do stentow wiencowych, a nie zaadaptowany z innych zastosowan medycznych. Jego
modularna budowa — mozliwo$¢ modyfikacji diolu, podstawnikow bocznych i zawartosci jodu
— pozwala regulowa¢ wiasciwosci takie jak Tg, modul Younga, szybkos¢ degradacji
czy widocznos¢ w RTG juz na etapie syntezy, co odroznia go od tradycyjnych poliestrow [86].

Kluczowym elementem chemicznym jest desaminotyrozyna wbudowana w szkielet
poliweglanu. To ona nadaje Tyrocore™ wyjatkowy zestaw cech: UTS 100-110 MPa
oraz wydluzenie przy zerwaniu do 200% [108]. Dla poréwnania PLLA oferuje 50-70 MPa
I pojedyncze procenty plastycznosci [109]. Tak korzystne potaczenie wytrzymatosci
I elastycznosci umozliwia projektowanie przgset 0 grubosci 95-125 pm, zblizonej

do metalowych DES, bez ryzyka pekania podczas implantacji [110]. Ciensze przesta
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poprawiaja zarowno dostarczalno$¢, jak 1 hemodynamike, ograniczajac turbulencje
I trombogennos$¢. [108], [110]

Degradacja  Tyrocore™ jest zaprojektowana dwufazowo. W  pierwszych
ok. 12 miesigcach material traci wlasciwosci mechaniczne, uwalniajgc naczynie
po zakonczeniu gojenia. Pelna resorpcja zajmuje do 4 lat. Szkielet oparty na wigzaniach
weglanowych —O—(C=0)-O—, a nie czysto estrowych, modyfikuje zarowno kinetyke
hydrolizy, jak i profil kwasnosci produktow rozpadu [86]. W efekcie powstajg tagodne
chemicznie analogi tyrozyny, CO: i H20, a ilo$¢ generowanego kwasu mlekowego jest nawet
dziesigciokrotnie nizsza niz W przypadku PLLA [86]. Ogranicza to lokalne zakwaszenie,
zmniejsza odpowiedz zapalng i sprzyja lepszej hemokompatybilnosci.

Skuteczno$¢ tych zatozen potwierdzaja dane kliniczne. W badaniu FANTOM I
(5-letnia obserwacja) wzrost powaznych zdarzen sercowych (ang. Major Adverse Cardiac
Events, MACE) wyniést 6,3%, czestos¢ TLF 5,8% (ang. target lesion failure, czyli
niepowodzenie leczenia w obrebie zmiany docelowej), a zakrzepica w stencie — zaledwie 1,3%
[110]. To wyniki porownywalne z najlepszymi wspotczesnymi stentami metalowymi
| znaczaco lepsze niz dla rusztowan z PLLA, takich jak Absorb [108], [110].

6.3.3. Polihydroksyalkaniany

Polihydroksyalkaniany (PHA) to jedna 2z najbardziej zrdznicowanych grup
biodegradowalnych polimerow, badanych dzi$ jako naturalna alternatywa dla syntetycznych
materiatow, takich jak PLLA czy PLGA. Sa to alifatyczne poliestry, w ktorych
o wlasciwosciach decyduje gtownie dtugos¢ 1 budowa bocznych tancuchow alkilowych przy
atomie wegla . Wytwarzane przez bakterie jako magazyn energii, moga by¢ ,,programowane”
poprzez zmian¢ warunkow hodowli, co czyni je elastycznym narzgdziem inZynierii
materiatowe;j.

Ich najwicksza zaleta jest réznorodno$¢ strukturalna — opisano ponad 150 typow
monomeréw  [111], dzigki czemu mozna modulowa¢ sztywno$é, plastyczno$é
czy hydrofobowos$¢ na poziomie mikrobiologicznym [112]. W praktyce wyrdznia si¢ dwa
gléwne podtypy: bardziej krystaliczne i sztywne PHA krétkotancuchowe (scl-PHA,
np. P(3HB)) oraz elastyczne, w duzej mierze amorficzne PHA $redniotancuchowe (mcl-PHA,
np. P(BHO), P(3HHX)) [113, s. 4]. Rozrdéznienie to dobrze ilustruje, dlaczego czysty
poli(3-hydroksymaslan) [P(3HB)] jest zbyt kruchy do zastosowan konstrukcyjnych w stentach
naczyniowych, podczas gdy jego kopolimery, np. z poli(4-hydroksymaslanem) [P(4HB)], moga
wykazywac korzystniejszy profil mechaniczny. Nawet niewielki dodatek oligomerow PHA
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moze poprawiac elastyczno$¢ sztywniejszego homopolimeru oraz modyfikowaé energi¢
powierzchniowa materiatu, sprzyjajac jego biointegracji.

Roéwnie wazny jest sposob ich degradacji. PHA rozpadajg si¢ zarOwno poprzez
hydrolize, jak | —w odroznieniu od PLLA czy PGA — z udziatem enzymow, zwlaszcza esteraz
osocza i enzymow makrofagow. Powstajace produkty maja tagodny charakter biologicznys;
przyktadowo P(4HB) degraduje do kwasu 4-hydroksymastowego czyli zwigzku, ktory
naturalnie wystepuje W ludzkim organizmie, glownie jako metabolit w tkance nerwowej
| watrobie [114], co oznacza nizsze ryzyko lokalnego zakwaszenia i zwigzanych z nim reakcji
zapalnych [115].

Z ta tagodnoscig koreluje wysoka biokompatybilnos¢. Badania in vitro wskazuja,
ze PHA stabiej aktywujg monocyty i neutrofile niz PLLA [116], a ich powierzchnie cechuja si¢
lepsza hemokompatybilno$cia | mniejsza tendencja do inicjacji krzepnigcia [117].
W kontekscie stentow wiencowych moze to przektada¢ si¢ na nizsze ryzyko przewlektego stanu
zapalnego, zwapnien czy zakrzepicy.

Cho¢ zaden W pelni funkcjonalny stent Z PHA nie trafit jeszcze do praktyki kliniczne;,
intensywne badania trwaja. Dzi¢ki potaczeniu biodegradowalnos$ci, tagodnego profilu rozpadu
I mozliwos$ci precyzyjnego dostosowania wlasciwosci mechanicznych, PHA pozostaja jedng
Z obiecujacych klas materialdow dla przyszilych generacji bioresorbowalnych rusztowan

naczyniowych.

6.3.4. Polibezwodniki

Polibezwodniki to rzadziej wykorzystywana, ale interesujgca grupa biodegradowalnych
polimeréw, gtownie ze wzgledu na charakterystyczny mechanizm erozji powierzchniowe;,
odrdzniajacy je od klasycznych poliestréw. Dotychczas kojarzono je gtownie z systemami
dostarczania lekow, jednak coraz czgsciej rozwaza si¢ je jako potencjalne materialy
konstrukcyjne dla bioresorbowalnych rusztowan naczyniowych (BRS). Ich degradacja zalezy
zarowno od hydrofobowego charakteru segmentow alifatycznych i aromatycznych,
jak 1 od wysokiej reaktywnosci wigzan bezwodnikowych (-CO-O—CO-) [118]. Hydroliza
zachodzi warstwowo, od powierzchni do wn¢trza materialu, co umozliwia uzyskanie niemal
kinetyki zerowego rzedu uwalniania substancji czynnej, szczeg6lnie pozadanej w dtugotrwatej
farmakoterapii wewnatrznaczyniowej.

Tempo degradacji zalezy od sktadu chemicznego i stosunku powierzchni do objetosci:
cienkoscienne elementy eroduja szybciej, co ma znaczenie dla projektowania geometrii

rusztowania. Kluczowa role odgrywaja wigzania bezwodnikowe, bardziej podatne na hydrolize
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niz wigzania estrowe, lecz jednocze$nie tworzace materiat na tyle hydrofobowy, ze woda wnika
w jego glab tylko w ograniczonym stopniu. Produkty rozpadu, gtownie kwasy dikarboksylowe,
moga lokalnie obniza¢ pH s$rodowiska tkankowego, cho¢ zwykle w mniejszym stopniu
niz w przypadku poliestrow ulegajacych erozji objetosciowej [119].

Parametry degradacyjne mozna modulowaé przez dobdér monomerdw: alifatyczne
polibezwodniki rozpadaja si¢ w ciagu kilku tygodni, natomiast wilaczenie jednostek
aromatycznych spowalnia proces, umozliwiajac dtuzsze mechaniczne wsparcie. Problemem
pozostajg jednak stabe wtasciwosci mechaniczne — wysoka sztywnos$¢ i krucho$¢ utrudniajg
konstrukcyjne wykorzystanie tych polimerow w stentach wymagajacych jednoczes$nie
elastycznosci i odpornosci na deformacje [118].

Na tym tle szczegolnie obiecujace sg hybrydowe poli(estry-bezwodniki), zwlaszcza
materialty oparte na pochodnych kwasu salicylowego. W bioresorbowalnym stencie
opracowanym przez firm¢ BTI caly ruszt pelni jednocze$nie funkcje nosnika mechanicznego
oraz zrodta substancji czynnych. W trakcie degradacji uwalniany jest zaréwno sirolimus (lek
immunosupresyjny hamujacy aktywacj¢ limfocytow T, powszechnie stosowany w DES) [120],
jak 1 kwas salicylowy o dzialaniu przeciwzapalnym 1 przeciwptytkowym, co potencjalnie
ogranicza ryzyko restenozy oraz zakrzepicy [119]. Dane przedkliniczne wskazuja na dobra
integracj¢ z tkanka oraz sile promieniowg poréwnywalng, a miejscami nawet wyzsza
niz W niektorych stentach metalowych [121]. Technologia pozostaje na etapie rozwoju,
ale stanowi interesujacy przyktad potaczenia funkcji strukturalnej i terapeutycznej w jednym

materiale.

6.3.5. Polimery pomocnicze i ich rola w modyfikacji degradacji

Aby zapewni¢ pelny obraz materiatow stosowanych w BRS, nalezy wspomnie¢ 0 Kilku
innych polimerach, ktore pojawiaja si¢ W literaturze naukowej i dokumentacji technicznej, cho¢

ich rola jest zazwyczaj pomocnicza lub eksperymentalna.

Poli(trimetylenoweglan)

Poli(trimetylenowgglan) (TMC) pojawia si¢ w kontek$cie bioresorbowalnych
rusztowan naczyniowych (BRS) nie jako samodzielny material konstrukcyjny, lecz jako
uzyteczny modyfikator wlasciwosci bardziej sztywnych polimerow, takich jak PLLA
czy PDLA. Jest to polimer o dobrej elastycznosci 1 potwierdzonej biokompatybilnosci, ktory
znalazt zastosowanie m.in. w kopolimerach wykorzystanych w stencie On-AVS firmy

OrbusNeich [122]. Jego rola polega na ograniczeniu naturalnej kruchosci PLLA/PDLA
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oraz nadaniu materialowi wigkszej plastycznos$ci, niezbednej podczas przechodzenia przez
krete i podatne na ruchy odcinki naczyn. Dzigki domieszce TMC rusztowanie staje si¢ mniej
podatne na pekanie i lepiej ,,pracuje” wraz z anatomig naczynia, co w praktyce przektada si¢
na bezpieczniejszg implantacje w obszarach wymagajacych duzej elastycznosci konstrukeji
[123].

Z chemicznego punktu widzenia TMC jest alifatycznym poliwgglanem, ktory degraduje
gltownie przez hydrolize wigzan weglanowych. W odroznieniu od poliestrow nie generuje

duzych ilosci kwasnych produktéw, co sprzyja tfagodniejszemu profilowi odpowiedzi zapalne;.

Poli(alkohol winylowy) (PVA)

Poli(alkohol winylowy) pojawia si¢ w literaturze dotyczacej BRS raczej ,,w tle”
niz W roli gtéwnego materiatu. Jest wykorzystywany gtéwnie jako hydrofilowy emulgator
w procesach wytwarzania mikrosfer i nanoczastek (np. na bazie polibezwodnikow, w emulsjach
typu olej-w—wodzie), a nie jako sam materiat rusztowania [124]. Z punktu widzenia tej pracy
PV A ma znaczenie technologiczne — zostat uzyty podczas opracowania metody otrzymywania
uktadéw z Zelaza poprzez replikacjg¢, co opisano w czesci doswiadczalnej — ale nie wplywa

bezposrednio na wlasciwosci mechaniczne ani dtugoterminowe zachowanie samego materiatu.

Kopolimery kwasu salicylowego

Ciekawym, a zarazem koncepcyjnie bardzo eleganckim rozwigzaniem s3a kopolimery
kwasu salicylowego 1 kwasu adypinowego (SA/AA), okre§lane mianem ,,polimerow
terapeutycznych”. W przeciwiefistwie do klasycznych powlok uwalniajacych lek, w tym
przypadku sam material rusztowania staje si¢ jednocze$nie no$nikiem 1 substancjg czynna.
Podejscie to wykorzystano w eksperymentalnym stencie Ideal BioStent, w ktérym struktura
polibezwodnika zostata wzbogacona o jednostki kwasu salicylowego [125]. W miare postepu
degradacji materiat stopniowo uwalnia kwas salicylowy — nie jako dodatek w powtoce,
lecz jako integralng czes¢ tancucha polimerowego. W efekcie rusztowanie spetnia podwojna
funkcje: zachowuje role mechanicznego podparcia naczynia, a rownocze$nie dziala miejscowo
przeciwzapalnie i przeciwptytkowo, bez koniecznosci stosowania oddzielnej warstwy leku
[126]. Rozwiazanie to ilustruje, w jaki sposob precyzyjna inzynieria chemiczna umozliwia
integracj¢ funkcji strukturalnej i terapeutycznej w jednym materiale, rozszerzajac klasyczna
koncepcje bioresorbowalnych rusztowan naczyniowych o element ,aktywnej” terapii

miejscowej.
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Poliuretany

Poliuretany (PU) to osobna, szeroka klasa materiatow, ktorg dos¢ intensywnie bada si¢
W inzynierii tkankowej — od tatek sercowych po protezy naczyniowe. Ich zaletg jest mozliwos¢
,modelowania” wtasciwosci mechanicznych: od sztywnych, konstrukcyjnych tworzyw
po migkkie elastomery o duzej odpornosci na zmeczenie [127]. W kontekscie BRS pozostaja
jednak glownie na etapie badan eksperymentalnych.

Najwigkszym wyzwaniem pozostaje pogodzenie dwoch sprzecznych wymagan:
uzyskania przewidywalnej, kontrolowanej biodegradacji materialu oraz zapewnienia
wystarczajaco wysokiej sily promieniowej, niezbednej do dlugotrwatego podparcia naczynia.
Z tego wzgledu poliuretany pojawiajg si¢ w tej pracy raczej jako kierunek przyszitych
poszukiwan materialowych niz jako realny kandydat dla obecnie stosowanych platform
Klinicznych [128].

Z chemicznego punktu widzenia kluczowym zagadnieniem jest zaprojektowanie
segmentow poliuretanowych w taki sposob, aby wigzania uretanowe oraz ewentualne segmenty
estrowe ulegaly kontrolowanej biodegradacji, bez uwalniania toksycznych produktow
pochodzacych od izocyjanianowych prekursoréw syntezy.

W niniejszej pracy poliuretan nie petni funkcji materiatu konstrukcyjnego rusztowania
naczyniowego, lecz wykorzystywany jest wylacznie jako komercyjnie dostgpna matryca

porowata, a wigc jako element procesu technologicznego, a nie material docelowy implantu.

6.3.6. Porownanie wlasciwosci polimerow oraz co z nich wynika

Zestawione nizej w Tab. 6.1 informacje prowadza do kilku kluczowych wnioskow,
ktore definiuja obecny stan i przyszte kierunki rozwoju biodegradowalnych stentow

naczyniowych.
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Tabela 6.1 Poréwnanie najwazniejszych polimeréw bioresorbowalnych®

Czas Modut
Material deg radacll / Younga Mechanizm degradacji Produkty degradacji Zrédlo
resorpcji (GPa) / wplyw na pH
(miesigce)
PLLA 2436 7 Hydr.ollz’a,_erOZJa Kwas mlekoyvy [89]
objetosciowa (zakwaszenie)
Hydroliza, erozja Kwas mlekowy +
PLGA 6-12 ~15 ydroliza, eroz) glikolowy (szybkie | [97]
objetosciowa )
zakwaszenie)
Kwas glikolowy
PGA 2-6 ~7 Hydroliza szybka (wysokie [102]
zakwaszenie)
PCL >36 ~0.4 Wolna hydroliza Lagodne produkty, | o0y
niski wptyw na pH
Tyrocore™ 12-18 12 Hydroliza wigzan Apalogl tyrozynX, [110]
weglanowych niska kwasowos¢
. Hydroksykwasy [111],
PHA 6-24 0.05-0.3 | Hydroliza + enzymatyczna (fagodny profil) [113]
Polibezwodniki 1-3 Zmienny Erozja powierzchniowa D|—kwa|si,¥,i(;jvigradaqa [118]
. ., Lagodne produkty,
T™MC 12+ Zmienny Hydroliza wigzan niewielkie [122]
weglanowych .
zakwaszenie
Powolna degradacja
(hydroliza + utlenianie); Niekwasowe
PVA Zmienny Zmienny PVA nie ulega peinej - ' [124]
" ograniczona resorpcja
resorpcji w warunkach
fizjologicznych
. . Zalezne od segmentow
PU Zmienny 0.01-0.1 Hydroliza/oksydacja — trudne [127]
uretanow . .
do przewidzenia

Zestawienie podkresla, ze wlasciwosci polimerow stosowanych w BRS wynikaja
bezposrednio z ich struktury chemicznej — rodzaju wigzan hydrolitycznie podatnych, stopnia
krystaliczno$ci czy hydrofobowos$ci. Te czynniki determinuja tempo utraty integralnos$ci
mechanicznej 1 profil produktow degradacji, decydujac o lokalnej odpowiedzi zapalne;.
Materialy o najlepiej zrGwnowazonych cechach (np. poliweglany tyrozynowe) znajduja si¢ dzi§
na najbardziej zaawansowanym etapie badan klinicznych, podczas gdy polimery o skrajnych
wiasciwosciach (np. PGA, PCL) pozostaja gtownie w fazie wczesnych, eksperymentalnych

aplikaciji.

! a) Miesiace degradacji — orientacyjny czas utraty integralno$ci mechanicznej i catkowitej resorpcji materiatu
w warunkach fizjologicznych (rézny dla struktur masywnych i cienko$ciennych).
b) Modul Younga (GPa) — miara sztywnosci materiatu, istotna dla oceny zdolnosci rusztowania do utrzymania
sity promieniowe;j.
c) Biokompatybilno$¢ — ogdlna ocena tolerancji materiatu przez tkanki, uwzglgdniajaca odpowiedz zapalna
i hemokompatybilnos¢.
d) Zmienny — wartosci zalezne od sktadu kopolimeru, masy czasteczkowej lub architektury tancucha.
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Problem nie tkwit w idei, lecz w materiale.

Historia BRS — od pionierskiego PLLA po wycofany Absorb — dowodzi, ze sama
koncepcja ,,leave nothing behind” byta tratha, natomiast pierwszy zastosowany materiat nie byt
W stanie sprosta¢ jednoczesnie wymaganiom mechanicznym, biologicznym i proceduralnym.
PLLA okazal si¢ zbyt kruchy, zbyt gruby i zbyt agresywnie degradowujacy, by zapewnic
stabilno$¢ rusztowania w okresie gojenia. Biodegradowalno$¢ nie wystarcza — materiat musi

najpierw by¢ dobrym stentem.

Jeden polimer to za mato.

Dos$wiadczenia ostatnich lat pokazuja, ze nie istnieje ,,idealny polimer”, ktory taczy
wysokg wytrzymatosc¢, elastycznos¢, przewidywalng degradacje i optymalne uwalnianie leku.
Przyszto$¢ technologii  polimerowych najprawdopodobniej lezy w  konstrukcjach
kompozytowych: (1) rusztowanie z materiatow plastycznych i wytrzymatych (np. poliwgglany
tyrozynowe), (2) powloka z  polimerow  degradowalnych  powierzchniowo
(np. polibezwodniki), dzigki ktérym mozliwe jest liniowe uwalnianie leku. To nie jeden

polimer, lecz system hybrydowy moze by¢ przysztoscia polimerowych BRS.

Miniaturyzacja przeset jest warunkiem koniecznym.

To wiasnie grubos¢ przegset pozostaje najwicksza barierg polimerowych BRS. Przy
modutach Younga rzedu 1-3 GPa polimery wymagaja przeset 0 grubosci 120-170 pm, podczas
gdy nowoczesne DES z Co—Cr osiagaja 60-80 um przy pelnej stabilnosci mechaniczne;.
Oznacza to, ze w przypadku polimerowych rusztowan przgsta sa typowo nawet dwa do trzech
razy grubsze niz w metalowych odpowiednikach — na przyktad 150 um wobec 60 um
w zaawansowanym stencie Co—Cr. Taka r6znica w miniaturyzacji staje si¢ bardzo konkretna
bariera: wptywa nie tylko na widoczno$¢ radiologiczng i podatno$¢ na przeplyw, ale tez
na trombogennos¢ i kliniczne bezpieczenstwo urzadzenia. Dopoki w polimerach nie uda si¢
zastosowac stabilnych, cienkich przesel, trudno bedzie dorowna¢ metalowym DES.

Przedstawiona analiza jednoznacznie wskazuje, ze ograniczenia polimerowych
rusztowan naczyniowych wynikajg nie tylko z samej natury materiatow, lecz réwniez
z technologii ich przetwarzania i projektowania. Zagadnienia te, obejmujace metody
formowania, modyfikacji struktury oraz funkcjonalizacji stentdw bioresorbowalnych,
omowiono szczegdlowo w ANEKS 2 — Technologie formowania i projektowania

polimerowych stentéw bioresorbowalnych
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Ograniczenia polimerowych BRS przedstawione w niniejszym rozdziale stanowia
punkt odniesienia dla dalszych rozwazan nad biodegradowalnymi metalami, w ktorych wysoka
no$no$¢ mechaniczna umozliwia projektowanie struktur 0 kontrolowanej architekturze

porowatej, bedgcej jednym z kluczowych parametréw analizowanych w cze¢sci doswiadczalnej

niniejszej pracy.
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7. Biodegradowalne metale — mozliwosci zastosowania

w rusztowaniach naczyniowych

Idea ,leave nothing behind” stata si¢ impulsem do rozwoju rusztowan
bioresorbowalnych. Doswiadczenia z polimerami pokazaly jednak, ze ich naturalne
ograniczenia materiatlowe, takie jak niska sztywnos¢, konieczno$¢ zwigkszania grubos$ci przeset
1 niejednorodna degradacja, majg realne konsekwencje kliniczne. Stad powro6t do pytania:
czy mozna uzyska¢ mechaniczng wytrzymatos¢ metalu w formie tymczasowego rusztowania,
ktoére zniknie po spetnieniu swojej funkcji?

To wilasnie stanowi fundament koncepcji biodegradowalnych stentoéw metalicznych,
w ktoérych zjawisko korozji — dotad uznawane za wad¢ — staje si¢ kontrolowanym

mechanizmem resorpcji [129].

7.1. Historia i stan badan nad metalami degradujacymi

Pierwsze proby wykorzystania metali ulegajacych stopniowej korozji do konstrukcji
stentow siegaja poczatku XXI wieku. Juz okoto 2001 roku testowano w modelach zwierzecych
stenty z czystego zelaza, a niedtugo pdzniej rozpoczeto badania nad stentami z magnezu [130].
Wyniki tych wczesnych prac zarysowaly dwa skrajne wyzwania: Zzelazo zapewnialo obiecujaca
wytrzymato§¢ mechaniczng, lecz korodowato zbyt wolno, natomiast magnez ulegat
biodegradacji szybko (kilka tygodni) i czgsto w sposob niejednorodny [131].

Z tego powodu ani czyste Fe, ani czysty Mg nie spetnialy od razu kryteriow ,,idealnego”
wchtanialnego stentu [132]. Rozpoczgto wiec prace nad modyfikacja sktadu i formy tych
metali, by kontrolowa¢ tempo korozji oraz poprawi¢ ich wiasciwosci mechaniczne.
Roéwnolegle zainteresowanie naukowcoéw przyciagnal cynk (Zn), pierwiastek o posrednim
potencjale korozyjnym i korzystnych cechach biologicznych. Badania prowadzone od okoto
2015 roku sugeruja, ze stopy cynku moga oferowa¢ umiarkowane tempo degradacji (wolniejsze
niz Mg, ale znacznie szybsze niz Fe), przy dostatecznej wytrzymatosci, zwlaszcza
po wzmocnieniu dodatkami stopowymi [133].

Obecnie magnez, zelazo i cynk — wraz z ich stopami — tworza trojke glownych
kandydatéw na metaliczne materiaty biodegradowalnych stentow, badanych przez zespoty
na catym $wiecie (Europa — rozwoj stentdbw Mg przez m.in. Biotronik [134]; USA — prace

nad stopami Zn [133]; Azja — liczne badania w Chinach nad stopami Mg i Zn [135]).
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7.1.1. Magnez — rozwoj i pierwsze zastosowania kliniczne

W praktyce klinicznej jak dotad najwigkszy stopien zaawansowania osiggnely stenty
magnezowe. Pierwszym urzadzeniem tego typu byl Absorbable Magnesium Stent (AMS-1)
firmy Biotronik, zastosowany po raz pierwszy u ludzi w potowie pierwszej dekady XXI wieku.
Badanie PROGRESS-AMS przeprowadzone na 61 pacjentach wykazalo catkowita
biodegradacje rusztowania w ciggu ok. 4 miesiecy [136]. Krotkie okno czasowego podparcia
Sciany naczynia skutkowalo jednak wysokim odsetkiem restenozy (47%), co ograniczyto
perspektywy tej generacji urzadzen. Z drugiej strony, brak przypadkow zakrzepicy stentowe]
czy zawalow serca byl potwierdzeniem wysokiej biozgodnosci magnezu jako materiatu
implantacyjnego.

Reakcja na ograniczenia AMS—1 byto opracowanie nowej konstrukcji — DREAMS 1G
[137], czyli pierwszej generacji resorbowalnego metalicznego DES. Zastosowano w nim
ulepszony stop magnezu (z pierwiastkami ziem rzadkich) oraz powloke elucyjng uwalniajaca
paklitaksel (lek). W badaniu BIOSOLVE-I [138] (46 pacjentow) nie odnotowano przypadkdéw
zakrzepicy w stencie, a jedyny zawal uznano za niezwigzany z implantem. Poczatkowo
obserwowano relatywnie duzy ubytek $wiatla naczynia (LLL, ang. late lumen loss), bedacy
posrednim wskaznikiem narastania neointimy. Po 3 latach §wiatto naczynia uleglo cze$ciowej
normalizacji. Wyniki wskazywaly na konieczno$¢ dalszych udoskonalenh w zakresie
farmakologii i mechaniki stentu.

Przetom kliniczny przyniosta dopiero druga generacja: DREAMS 2G, wprowadzona
na rynek w 2016 roku pod nazwa handlowg Magmaris® [139]. Urzadzenie to zawieralo szereg
znaczacych modyfikacji: jako lek zastosowano sirolimus, rusztowanie bylo cienko$cienne,
bardziej elastyczne o grubosci przgset ok. 150 um oraz nowy stop magnezu zoptymalizowany
pod wzgledem odpornos$ci korozyjnej. Takie zmiany pozwolity wydluzy¢ czas skutecznego
podparcia do ok. 3—6 miesigcy oraz osiggna¢ niemal catkowitg (95%) resorpcje stentu w ciggu
roku. Po zakonczeniu procesu biodegradacji obserwowano przywrdocenie wazomotoryki Sciany
naczynia, czyli zdolno$ci naczyh krwiono$nych do rytmicznego zwezania i rozszerzania, cechy
nieosiaggalnej dla klasycznych stentow metalowych [133], [137].

Wyniki badan klinicznych potwierdzity skuteczno$¢ 1 bezpieczenstwo nowej
konstrukcji. W badaniu BIOSOLVE-II (123 pacjentow) po 12 miesigcach nie stwierdzono
przypadkow zakrzepicy stentowej. BIOSOLVE-III (61 pacjentéw), obejmujace pacjentow
z bardziej zlozonymi zmianami naczyniowymi, wykazalo TLF na poziomie 6,6%

po 24 miesigcach, ponownie bez zakrzepicy. Kluczowym krokiem byto uruchomienie
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szerokiego rejestru BIOSOLVE-IV (>1600 pacjentéw), ktory potwierdzit niski odsetek
powiktan takze w warunkach codziennej praktyki klinicznej. W oparciu o te dane Magmaris®
uzyskat znak CE 1 wszedt do uzytku klinicznego jako pierwszy na $wiecie biodegradowalny
stent metaliczny z takimi referencjami [140].

Pomimo dobrego profilu klinicznego, w 2022 roku Biotronik wstrzymat
komercjalizacje Magmaris®, koncentrujac si¢ na pracach rozwojowych nad jego nastepca —
DREAMS 3G [141]. Trzecia generacja wprowadza dalsze udoskonalenia konstrukcyjne
I materiatlowe: ciefsze rusztowanie (przesta 120 um), zmodyfikowang matryce stopowsq
0 bardziej jednorodnym i wolniejszym tempie biodegradacji oraz zoptymalizowane uwalnianie
sirolimusul.

W badaniu BIOMAG-I [141] (117 pacjentow, badanie FIM) po 12 miesigcach
uzyskano TLF na poziomie 2,6%, $§redni LLL wynosit 0,24 + 0,36 mm, a takze nie odnotowano
zadnych przypadkoéw zakrzepicy. Co istotne, w analizie obrazowej wykonanej po roku
wszystkie przesta byty catkowicie niewidoczne [142], co potwierdzito rOwnomierng i skuteczng
biodegradacje. Po 24 miesigcach obserwacji utrzymano korzystny profil bezpieczenstwa
1 stabilno$¢ wynikow.

Obecnie trwa rejestracyjne badanie DREAMS 3G (NCT05540223), rozpoczete
w 2023 roku i obejmujgce ponad 1000 pacjentéw [143]. Pierwszych wynikow mozna si¢
spodziewa¢ w 2026 roku. Ich pozytywny wynik moze umozliwi¢ nie tylko powrodt
magnezowych stentow do praktyki klinicznej w Europie, lecz takze uzyskanie pierwszej

w historii aprobaty FDA dla metalicznego rusztowania biodegradowalnego.

7.1.2. Cynk — nowy kandydat w badaniach przedklinicznych

W przeciwienstwie do magnezu, ktory czesto degradowat zbyt szybko, tracac podparcie
jeszcze przed zakonczeniem procesu gojenia Srodblonka, oraz Zelaza, ktorego rozktad jest zbyt
wolny 1 potencjalnie niepelny, cynk oferuje rownowage pomiedzy bioresorpcja a trwatoscig
mechaniczng [144]. Co wiecej, cynk wykazuje korzystne whasciwosci biologiczne: jego jony
dzialaja antyproliferacyjnie wobec komoérek miesni gladkich, wykazuja niski potencjat
prozapalny i nie aktywuja ptytek krwi, co sprzyja stabilnemu gojeniu rusztowania bez ryzyka
zakrzepicy czy nadmiernej hiperplazji neointimy [145].

Cynkowe stenty sg na etapiec badan przedklinicznych i wczesnych badan in vivo.
Intensywne prace nad stopami Zn rozpoczely si¢ okoto 2015 roku. Do tej pory skupiono si¢
gléwnie na testach na modelach zwierzecych oraz ocenie wilasciwosci nowych stopow

w warunkach laboratoryjnych. Przykladowo, w Chinach przeprowadzono badanie
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dhlugoterminowe in vivo stentu wykonanego ze stopu Zn-0,8%Cu, wszczepionego do tetnic
wiencowych swin [135, s. 1]. Stent zachowat integralno$¢ mechaniczng przez ponad pot roku,
a proces jego degradacji rozpoczat si¢ dopiero po ok. 9 miesigcach od implantacji. Po dwoch
latach od zabiegu pozostato jedynie 28% objetosci materiatu w $cianie naczynia, reszta zostala
sukcesywnie zmetabolizowana i usunigta, bez oznak toksycznosci, zwapnien czy przewleklego
zapalenia. Jednocze$nie badania obrazowe z wykorzystaniem optycznej tomografii koherentne;j
(ang. Optical Coherence Tomography, OCT) i histologiczne wykazaty pelng endotelializacj¢
juz w pierwszym miesigcu od implantacji oraz brak oznak chronicznego stanu zapalnego
czy zakrzepow przez caty 24—miesi¢gczny okres obserwacji.

Zaobserwowano, ze produkty korozji cynku byly sukcesywnie usuwane z miejsca
implantacji, a powstala po wchlonigciu przestrzen wypetniata si¢ prawidlowa tkanka.
Tak korzystny przebieg degradacji — bez akumulacji resztek, bez zakrzepicy i bez reakcji
toksycznych — wskazuje, ze stenty cynkowe moga by¢ biologicznie bezpieczne i zapewniad
odpowiednie wsparcie mechaniczne w wymaganym okresie [135]. Jednak konieczne sg dalsze
badania w tym zakresie.

Rozwo6j biodegradowalnych stentéw metalicznych wcigz znajduje si¢ we wczesnej
fazie, a poszukiwanie ,idealnego” materialu jest przedmiotem intensywnych badan.
W  kolejnych  sekcjach  przedstawiono charakterystyke dwoch — gtownych — klas
biodegradowalnych metali — magnezu i cynku — z uwzglednieniem ich wlasciwosci,
mechanizmow korozji oraz poréwnania zalet i wad. Trzeci z istotnych metali, Zelazo, zostanie

pominiety, poniewaz jest on tematem odrgbnego rozdziatu w dalszej czesci pracy.

7.2. Magnez jako material biodegradowalnych stentow metalicznych

Magnez umozliwit praktyczne zastosowanie biodegradowalnych metali w stentach
naczyniowych nie ze wzglgedu na swoje optymalne wlasciwosci, lecz z powodu specyficznych
reakcji chemicznych w srodowisku fizjologicznym, ktore wymusity dogtebne zrozumienie
mechanizmow korozji i ich kontroli. Ta warstwa chemiczno-biologiczna stanowita fundament
technologii metalicznych BRS oraz punkt odniesienia dla kolejnych materiatow, takich jak

cynk 1 zelazo.

7.2.1. Magnez: wlasciwosci materialowe i chemiczne istotne dla stentow

W kontakcie z ptynami ustrojowymi magnez wykazuje jak silnie anodowy charakter;
jego ujemny potencjat (—2,37 V vs. SHE) [146] determinuje tempo degradacji i charakter

produktow korozji. Proces rozpoczyna si¢ niemal natychmiast po implantacji: magnez utlenia
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si¢ do jonow Mg?, a rownolegle redukcja wody prowadzi do lokalnego wytwarzania OH~

i wodoru. Reakcje elektrochemiczne przedstawiono w réwnaniach (7.1)-(7.3).

Reakcja anodowa: Mg - Mg?t + 2e~ (7.1)
Reakcja katodowa: 2H,0 4+ 2e~ - H, + 20H™ (7.2)
Sumarycznie Mg + 2H,0 -» Mg(OH), + H, (7.3)

W kréotkim czasie na powierzchni magnezu powstaje warstwa Mg(OH)., ktéra
teoretycznie mogtaby petni¢ funkcje bariery ochronnej, jednak w warunkach fizjologicznych
pozostaje niestabilna [147]. Wysokie stezenie chlorkdéw w osoczu (100-150 mM) destabilizuje
Mg(OH)., prowadzac do cyklicznego tworzenia i rozpadu warstwy pasywnej. Skutkuje to
nieregularng i punktowa korozja [148]. W przypadku czystego magnezu tempo degradacji
moze przekracza¢ 0,5 mm/rok, co jest zbyt szybkie, aby utrzymac¢ funkcje rusztowania przez
wymagany okres [139], [149]. Destabilizacja filmu pasywnego uniemozliwia powstanie
stabilnej bariery ochronnej i wymusza konieczno$¢ regulowania degradacji poprzez kontrole

mikrostruktury stopu oraz modyfikacj¢ powierzchni [150].

7.2.2. Mechanika: metal lekki, ale nie staby

Stopowanie magnezu pierwiastkami metalicznymi stanowi podstawowa metode
poprawy jego wlasciwo$ci mechanicznych oraz kontroli proceséw korozyjnych. Odpowiedni
dobdr dodatkow umozliwia rafinacj¢ mikrostruktury, zwigkszenie granicy plastycznosci
I wytrzymato$ci na rozcigganie, a takze uzyskanie bardziej jednorodnej biodegradacji
w Srodowisku fizjologicznym. Stopy magnezu, takie jak WE43 i1 ZE21, stabilizuja
mikrostrukture dzigki obecnosci drobnych wydzielen faz migdzymetalicznych (np. Mgi2RE,
Mgi.Nd, Mg-Ca), co prowadzi do umocnienia wydzieleniowego i rafinacji ziarna. W rezultacie
mozliwe jest jednoczesne zwigkszenie wytrzymatosci mechanicznej oraz korzystna
modyfikacja proceséw korozyjnych, co ma fundamentalne znaczenie dla zastosowan
stentowych [130]:

e czysty Mg: E ~45 GPa, cuts~150-200 MPa, Rpo,. <100 Mpa [151],

e stopy Mg: outs >250 MPa, Rpo,2>150 MPa, plastycznos¢ 8-12% [152], [153],

Pomimo znaczacej poprawy wlasciwosci mechanicznych, stenty magnezowe nadal

wymagajg grubszych przeset niz konstrukcje ze stopow CoCr (80-90 pum) [154]. W przypadku
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rusztowan magnezowych stanowi to kompromis pomig¢dzy wymagang wytrzymato$cia
mechaniczng a akceptowalng profilowoscig implantu [155]. Ograniczenie to wynika nie tylko
z geometrii, lecz przede wszystkim z niskiego modutu sprezystosci stopow magnezu, ktory
ogranicza mozliwo$¢ dalszej miniaturyzacji przgsel bez istotnej utraty sity promieniowej
rusztowania.

Kombinacja odpowiedniego doboru sktadu stopu, kontroli mikrostruktury
oraz modyfikacji powierzchni umozliwita opracowanie stentdw magnezowych zapewniajgcych
efektywne podparcie naczynia przez 3—6 miesi¢cy. Nastepnie stenty te ulegajg stopniowej

biodegradacji, prowadzacej do niemal catkowitej resorpcji w ciggu okoto 12 miesigey [156].

7.2.3. Biologia degradacji magnezu

Procesy korozji stopéw magnezu bezposrednio przekladaja si¢ na lokalng odpowiedz
biologiczng $ciany naczynia. Uwalnianie jonow Mg?*" oraz umiarkowane, przejsciowe
podniesienie pH w mikrosrodowisku implantu modulujg zachowanie kluczowych populacji
komorkowych. W przypadku komorek srodbtonka obserwuje si¢ przyspieszong migracje
I proliferacje, co sprzyja wczesnej reendotelializacji powierzchni stentu [157]. Jednoczesnie
jony magnezu hamujg proliferacj¢ komodrek migsni gladkich naczyn, m.in. poprzez modulacje
sygnalizacji zaleznej od jonow wapnia oraz osi PDGF (ang. platelet-derived growth factor),
co ogranicza rozwoj neointimy [158]. W odpowiedzi zapalnej obserwuje si¢ zmiang fenotypu
makrofagbw w kierunku mniej prozapalnym, co sprzyja wygaszaniu miejscowego stanu
zapalnego wokot implantu [159], [160].

Réwnoczesnie na powierzchni degradujgcego stopu powstajg wtorne produkty korozji,
takie jak fosforany magnezu oraz apatyty Ca—Mg, ktore tworzg przej$ciowa warstwe mineralng
czeSciowo stabilizujacg powierzchni¢ materiatu i modyfikujaca dalszg degradacje [150].
Szczegolnej kontroli  inzynierskiej wymaga lokalne wydzielanie wodoru, begdace
nieuniknionym efektem reakcji katodowej towarzyszacej korozji magnezu. W pierwszych
generacjach stentoéw tempo ewolucji Ha bylo zbyt wysokie, co prowadzito do powstawania
mikropecherzykow gazu oddzielajacych przesta od $ciany naczynia [154], [161]. Zastosowanie
zoptymalizowanych stopow, takich jak WE43M2 (modyfikowana wersja stopu WE43
0 bardziej jednorodnej mikrostrukturze i wolniejszej kinetyce korozji), oraz odpowiednich
powtok pasywujacych pozwolito istotnie ograniczy¢ to zjawisko [161]. Catkowita eliminacja
wydzielania wodoru nie jest jednak mozliwa ze wzgledu na fundamentalny charakter reakcji
elektrochemicznych zachodzacych podczas degradacji magnezu. Wspodtczesne projektowanie

stentow magnezowych koncentruje si¢ zatem na rownowazeniu szybkosci reakcji anodowych
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1 katodowych, aby degradacja przebiegata mozliwie jednorodnie w catej objetosci rusztowania
[159].

Na tej podstawie widac, ze biodegradowalne rusztowanie metaliczne moze by¢ stabilne,
przewidywalne i klinicznie skuteczne. Doswiadczenia z Magmaris® [139] i DREAMS 3G
[141] wykazaly, ze degradacj¢ magnezu mozna kontrolowa¢ w taki sposob, aby odpowiadata
klinicznie pozadanej trajektorii:
podparcie przez 3—6 miesiecy — utrata integralnosci — niemal pelna resorpcja po roku.

Taki przebieg degradacji znacznie lepiej odpowiada czasowi biologicznego gojenia
naczynia niz w przypadku pierwotnych konstrukcji, w ktorych rusztowanie zanikato przed
przejeciem funkcji podparcia przez $ciang naczynia. Istotne jest rdwniez, ze po resorpcji
rusztowania obserwowano powrdt wazomotoryki, co stanowi kluczowy element filozofii
»leave nothing behind”.

Jednoczeénie badania nad magnezem ujawnily jego naturalne ograniczenia, takie jak
trudno$¢ w osiagnieciu jednorodnej korozji, nieuchronno$¢ produkcji wodoru, wrazliwos¢
na srodowisko chlorkéw oraz konieczno$¢ stosowania stosunkowo grubych przgset. Problemy
te staly si¢ impulsem do poszukiwania alternatywnego materialu, ktory zachowa zalety
magnezu, lecz bedzie wymagal mniejszej inzynierskiej kompensacji.

W tym kontekscie cynk stat si¢ naturalnym kolejnym krokiem jako materiat o bardziej
zrownowazonej  reaktywnosci, pozbawiony problemu gwaltownej ewolucji  He

i predysponowany do bardziej jednorodnej degradaciji.

7.3. Cynk jako material na biodegradowalne stenty naczyniowe

Cynk jest metalem znanym przede wszystkim z odpornosci na korozje, o znajduje
zastosowanie w powtokach ocynkowanych chronigcych stal. Umiarkowana reaktywno$¢ cynku
sprawia, ze stanowi on atrakcyjny material biodegradowalny; koroduje wolniej niz magnez,
lecz szybciej niz metale szlachetne, co plasuje go w optymalnym zakresie dla zastosowan
stentowych. Biologicznie cynk peni role pierwiastka sladowego niezbgdnego dla organizmu,
bedac kofaktorem setek enzymoéw oraz uczestniczac w syntezie biatek, procesie gojenia ran
i funkcjonowaniu uktadu immunologicznego [162]. W niskich stezeniach wykazuje wysoka
biozgodno$¢ — jony Zn** sg obecne we krwi w stezeniu okoto 10-20 pg/dL, a ich poziom jest
regulowany przez biatka wigzace, takie jak metalotioneiny [163], [164]. Nadmiar cynku moze
jednak prowadzi¢ do toksycznosci komorkowej, hamowania podziatow komorkowych,
wywotywania stresu oksydacyjnego oraz wypierania miedzi z enzymdéw, co podkresla

koniecznos¢ kontrolowanego uwalniania Zn?" ze stentu [165].
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7.3.1. Korozja i produkty degradacji — chemia ,,zlotego srodka”

Standardowy potencjal cynku (-0,76 V vs. SHE) [166] jest znacznic wyzszy
niz magnezu (2,37 V), co przeklada si¢ na wolniejszg i bardziej przewidywalng degradacje.
Korozja przebiega poprzez:

¢ utlenianie cynku do Zn*",

e redukcje wody z wytwarzaniem wodoru (znacznie mniej intensywna niz w Mg),

e powstawanie powierzchniowego Zn(OH)..

W osoczu sytuacja szybko si¢ komplikuje chemicznie: obecno$¢ CO: i jonow
fosforanowych prowadzi do przeksztalcania wodorotlenku cynku w zasadowe weglany
i fosforany cynku. Te wtdrne produkty korozji sg stabo rozpuszczalne (Ksp < 107°), tworzg
wzglednie ciggla warstwg barierowa, ktora nie zatrzymuje catkowicie degradacji, ale wyraznie
ja spowalnia [167].

W praktyce zapewnia to cech¢ nieobecng w przypadku magnezu— sklonnosé
do pasywacji i bardziej jednorodng, ,,wyréwnang” korozj¢ zamiast agresywnych wzerow.
Podpory stentu $cieniajg si¢ rownomiernie, zamiast nagle pcka¢ w miejscach lokalnej utraty
przekroju.

W modelach zwierzecych stenty cynkowe wykazuja stopniowg utrate objgtosci w ciggu
miesiecy, a nie tygodni [168]. Po uptywie roku rusztowanie nadal zapewnia odpowiednie
podparcie, natomiast po dwoch latach pozostaja jedynie sladowe ilosci produktéw korozji,
ktore sg wlaczane w przebudowang $ciang naczynia lub usuwane systemowo. Zjawisko to,
okreslane jako ,.czyste zniknigcie”, stanowi jedng z glownych zalet cynku — w miejscu
implantacji nie obserwuje si¢ twardych, nieresorbowalnych pozostatosci, a §wiatlo naczynia
po catkowitej resorpcji wykazuje histologicznie cechy zagojenia, a nie blizny po urzadzeniu
[161,162].

7.3.2. Odpowiedz biologiczna — mi¢dzy regeneracjg a toksykologia

Choc¢ toksykologia kojarzy cynk raczej z goraczka metaliczng | zatruciami przy duzych
dawkach, skala tych zjawisk jest zupelnie inna niz przy powolnej korozji rusztowania. Przy
kontrolowanym tempie korozji st¢zenia Zn** W mikrosrodowisku utrzymuja si¢ na poziomie
5-50 uM — czyli zblizonym do stezen fizjologicznych. W tym st¢zeniu dzialaja wrecz
pro-regeneracyjnie: stymulujg proliferacje fibroblastow i komorek $rodbtonka, przyspieszaja
gojenie oraz sprzyjaja odbudowie bariery naczyniowej [162]. W modelach wiencowych peing

endotelializacje stentu Zn—Cu obserwowano juz po okoto miesigcu, bez cech przewlektego
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stanu zapalnego, zwapnien czy masywnej hiperplazji neointimy [168]. Reakcja zapalna wokot
stentow cynkowych ma zwykle charakter tagodny — dominujg cienkie warstwy tkanki
wioknistej, a nacieki komorkowe ustepujg wraz z postepem degradacji [135], [169].

Jedna z hipotez zaktada, ze cynk wykazuje dziatanie przeciwdrobnoustrojowe — jony
Zn?* hamujg rozwdj bakterii, co zmniejsza ryzyko infekcji wokot implantu i posrednio
ogranicza stan zapalny [163], [164]. W przypadku naczyn wiencowych istotne jest rowniez,
ze cynk nie wywoluje skurczu naczynia; przeciwnie, jony Zn** moga wykazywac¢ dziatanie
wazorelaksacyjne poprzez modulacje kanaldow jonowych oraz tlenku azotu [170].
Pod wzgledem hemokompatybilno$ci powierzchnie cynkowe nie wykazuja istotnie wigkszej
trombogenno$ci niz klasyczne materialy stentowe, a brak incydentow zakrzepicy

w dotychczasowych badaniach przedklinicznych potwierdza ten korzystny profil [135].

7.3.3. InZynieria stopow — od kruchego metalu do materialu na rusztowanie

Z punktu widzenia czystej mechaniki cynk startuje z niekorzystnej pozycji: jako metal
heksagonalny w stanie lanym jest migkki, ale jednoczes$nie kruchy — 0 niskiej wytrzymatosci
na rozcigganie | minimalnym wydtuzeniu przy zerwaniu.

Charakteryzuje si¢:

e outs ~ 80-120 MPa[144],

e wydhuzenie wzgledne < 2% [132],

e oraz wysoka kruchos¢ transkrystaliczna.

W takiej niezmodyfikowanej postaci cynk nie nadaje si¢ do zastosowania w stentach,
ktére musza wytrzymac rozprezenie balonem oraz cykliczne obcigzenia pulsacyjne. Dopiero
proces stopowania umozliwit wykorzystanie cynku jako materialu implantacyjnego. Przyktady
dodatkéw stopowych stosowanych w stopach cynku oraz ich podstawowe funkcje materialowe
przedstawiono w Tabeli 7.1.

Tabela 7.1 Zestawienie najczesciej stosowanych dodatkoéw stopowych do cynku oraz ich wptyw
na wlasciwosci mechaniczne.

Dodatek Funkcja Przykladowy efekt Zrédlo
Mg rozdrabnianie ziarna, zwigkszenie wytrzymatosci outs 250-300 MPa [144], [171]
Ca zwickszenie ciagliwo$ci, regulacja korozji wydtuzenie 10-20% [172]

Li znaczne umocnienie state outs> 300 MPa [173]
Mn poprawa odpornosci zmeczeniowej mniejsze peknigcia zmeczeniowe [174]
Cu lekkie przyspieszenie korozji, fungicyd petna endotelializacja <1 miesigc [168]

W praktyce klinicznej celem nie jest znalezienie stopu o najwyzszej wytrzymatosci,
lecz takiego, ktory zapewni podparcie stentu przez 12—-18 miesigcy, a nastepnie ulegnie
kontrolowanej degradacji.
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Dobrze zaprojektowane stopy cynku (np. Zn—-Mg-Ca, Zn-Li, Zn—Cu) osiagaja
parametry poréwnywalne z magnezowymi stopami BRS, przy jednoczesnej korzystniejszej
stabilnosci elektrochemicznej. Dzigki temu cynk umozliwia projektowanie przeset o grubosci
120-150 um, a w przysztosci potencjalnie ponizej 100 pum, pod warunkiem dalszej
optymalizacji sktadu stopu I mikrostruktury.

Sprzgzenie chemii i inzynierii jest kluczowe: kazdy dodatek stopowy wplywa
jednoczes$nie na mikrostrukture, wlasciwosci mechaniczne oraz elektrochemi¢ materiatu. Faza
wzmacniajgca stop moze jednoczesnie lokalnie przyspiesza¢ korozje¢, dlatego optymalny sktad
powinien zapewnia¢ nie tylko odpowiednia wytrzymalo$¢ i plastycznos¢, ale takze
umiarkowang szybko$¢ degradacji oraz jednorodny front korozji. Prototypy stentow Zn—Cu
I Zn-Mg potwierdzaja, ze taki kompromis jest mozliwy — rusztowanie utrzymuje mechaniczne
podparcie przez kilkanascie miesiecy, a nastepnie stopniowo ulega resorpcji bez pozostawiania
sztywnej blizny w §cianie naczynia [168].

Cynk, cho¢ nie jest materiatem idealnym, jako kandydat na biodegradowalny stent
naczyniowy charakteryzuje si¢ wyjatkowo zrownowazonym profilem. Wykazuje wolniejsze
tempo reakcji niz magnez, lecz szybsze niz zelazo, tworzy pasywnag warstwe produktéw korozji
sprzyjajaca jednorodnemu $cienczeniu przeset, a jego jony sa zgodne z fizjologig organizmu.
Inzynieria stopdw umozliwita przeksztatcenie kruchego metalu w material odpowiedni
do pracy w wymagajacym $rodowisku tetnicy wiencowej. Jesli przyszte badania kliniczne
potwierdza dotychczasowe obserwacje przedkliniczne, cynkowe BRS moga sta¢ si¢
naturalnym nastepca magnezu, oferujgc rozwigzanie wymagajace mniejszej liczby
kompromiséw inzynierskich miedzy mechanika, degradacja 1 biologia, przy jednoczesnym

zachowaniu zasady leave nothing behind.

7.4. Inne metale biodegradowalne — krotkie omowienie

Cho¢ gtéwnag o$§ rozwoju metalicznych BRS wyznaczaja magnez, cynk 1 Zelazo,
réwnolegle testowane sg takze inne metale, ktore moga wypelni¢ nisze pozostawione przez te
trzy pierwiastki, na przyktad poprzez lepsza no$nos¢, bardziej przewidywalng korozje
lub unikatowe wilasciwosci fizyczne. Dwa materialy, ktore regularnie powracaja w literaturze,

to molibden i wolfram.

7.4.1. Molibden

Molibden (Mo) przez lata pozostawal na marginesie biomateriatow — gltownie

z powodu wysokiej temperatury topnienia i trudnej obréobki plastycznej. Dopiero selektywne
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topienie laserowe proszkéw o sferoidalnej morfologii pozwolito uzyskaé petnowymiarowe
rusztowania. Stenty o §ciankach < 100 um uzyskane tg technika osiggajg UTS przekraczajaca
800 MPa, a w probie osiowej wytrzymujg site rzedu 1,5 kN, pozostajgc jednoczesnie bardziej
sztywne promieniowo niz analogiczne mini—rurki ze stopow Mg i Zn [175].

W warunkach in vitro, po 30 dniach ekspozycji w roztworze Hanksa, na powierzchni
Mo tworzy si¢ nieregularna, niepasywujaca warstwa produktow degradacji o $redniej grubosci
~9,8 um (zakres 1,6-23 pum), zdominowana przez mieszaning MoO2/MoQs; odpowiada to
szybkosci korozji ok. 0,12 mm - rok™! [176].

Badania in vivo (aorta szczura) wykazaty [176]:

e po 1 miesigcu wczesne, powierzchowne naloty korozyjne,

e po 3 miesigcach cienka, jednorodng warstwe MoQO-,

e Dbrak martwicy, hiperplazji neointimy, zwapnien i reakcji zapalnej.

Cytotoksyczno$¢ i hemokompatybilno$¢ wypadaja zaskakujaco dobrze; komorki
srodbtonka i migsni gltadkich naczyn krwiono$nych zachowujg pelng zywotnos¢ w ekstraktach
Mo, hemoliza <0,3%, a ptytki utrzymujg stan nieaktywowany. Sprzyja temu naturalny
metabolizm jonéw molibdenianowych (MoO4*"), ktére nie kumulujg si¢ w tkankach, cho¢
konieczne jest dlugoterminowe monitorowanie [175], [176].

Molibden wyro6znia si¢ rzadko spotykang wsrod metali biodegradowalnych kombinacja
cech, obejmujacg bardzo wysoka wytrzymatos¢ mechaniczng umozliwiajaca projektowanie
przgset o grubo$ci ponizej 100 pm, umiarkowang i wzglednie jednorodng degradacje, dobra
cytokompatybilno§¢ oraz hemokompatybilno$¢, a takze brak agresywnej reakcji zapalnej
w otaczajacych tkankach. Pod wzgledem czasu zapewnianego podparcia mechanicznego
molibden plasuje si¢ pomiedzy magnezem a zelazem, oferujac potencjat do zastosowan
wymagajacych wysokiej sztywno$ci przy ograniczonej grubosci przeset. Glownym
wyzwaniem pozostaje dostosowanie szybkosci resorpcji do przebudowy $ciany naczynia,

zwlaszcza w kontek$cie ograniczonej liczby danych dtugoterminowych (>12 miesigcy in vivo).

7.4.2. Wolfram

Wolfram (W), ekstremalnie gesty (19,3 g-cm™), odporny chemicznie i praktycznie
nierozpuszczalny w warunkach fizjologicznych — nie nadaje si¢ na rdzen biodegradowalnego
stentu [177]. Ekstrakty z powtok W nie wykazuja cytotoksycznosci wobec HUVEC ani VSMC,
nie aktywuja ptytek i nie nasilajg trombogennosci [178]. Problem jest inny, wolfram
praktycznie nie degraduje [179]. Jego tempo rozpuszczania w plynach fizjologicznych

(0,005-0,02 mm-rok ') oznacza wieloletnig lub trwatg obecnos¢ w tkance.
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Obecnie jego zastosowanie koncentruje si¢ przede wszystkim na funkcjonalnych
powlokach poprawiajgcych widoczno$¢ implantow w obrazowaniu medycznym, szczegdlnie
metodg tomografii komputerowej (ang. computed tomography, CT).

Cienkie powtoki W (<10 pum) nanoszone na stenty Fe—Mn niemal podwajajg kontrast
CT przy braku wptywu na mechanike¢ czy cytotoksycznos$é. Z punktu widzenia elektrochemii
wolfram jest pasywny: nie tworzy ogniw galwanicznych z Fe/Mn i jedynie minimalnie wplywa
na degradacje stopu bazowego [177].

Wolfram prawdopodobnie pozostanie materiatem markerowym, a nie strukturalnym.
Jego bardzo dobra widoczno$¢ w promieniowaniu RTG sprawia, ze jest idealny do stosowania
w powlokach obrazowych, jednak brak biodegradacji ogranicza jego zastosowanie do warstw
o kontrolowanej grubosci i czasie ekspozycji.

Podsumowujac, magnez i cynk sa obecnie najbardziej perspektywicznymi metalami
do zastosowan w biodegradowalnych rusztowaniach, poniewaz zapewniaja kontrolowana
degradacj¢ — od kilku miesiecy w przypadku magnezu do okoto dwoch lat dla cynku — przy
jednoczesnym zachowaniu odpowiedniego podparcia mechanicznego. Pozostale metale
biodegradowalne, mimo interesujacych wlasciwosci niszowych, nie spelniaja obecnie
jednoczesnie wymagan mechanicznych, technologicznych 1 biologicznych stawianych
rusztowaniom naczyniowym.

W przypadku magnezu kluczowy jest anodowo—katodowy mechanizm korozji
z powstawaniem Mg(OH): i Hz, ktorego modulacja poprzez stopowanie oraz powtoki ochronne

pozwala uzyskac¢ klinicznie uzyteczny okres efektywnego podparcia.
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Cynk natomiast oferuje najkorzystniejsza rownowage¢ mi¢dzy mechanika a tempem
degradacji, a jego stopy osiggaja parametry wytrzymatosciowe umozliwiajgce realne
zastosowanie w rusztowaniach naczyniowych. Korozja Zn przebiega bardziej jednorodnie

niz w przypadku Mg, a jej produkty sg biologicznie obojetne i stopniowo resorbowane.
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8. Zelazo

Wsréd metali badanych jako materialty do biodegradowalnych implantow
naczyniowych zelazo zajmuje szczegélne, cho¢ kontrowersyjne miejsce. Wynika to
z polaczenia korzystnych wilasciwosci mechanicznych 1 dobrej biozgodnosci z istotnymi
ograniczeniami degradacyjnymi. Ograniczenia te dotycza nie tylko tempa ubytku masy
materialu, ale takze charakteru powstajacej warstwy produktow korozji, jej stabilnosci
oraz wptywu na lokalne mikro$rodowisko chemiczne i biologiczne. Ztozono$¢ tych zjawisk
sprawita, ze przez dhugi czas zelazo postrzegano jako materiat nieoptymalny do zastosowan
w bioresorbowalnych rusztowaniach naczyniowych. W skrajnych ocenach okreslano je nawet
jako ,,$lepa uliczke” rozwoju BRS [180].

Mimo tych ograniczen badan nad zelazem nie zaprzestano. Przeciwnie, staty si¢ one
jednym z najbardziej intensywnie rozwijanych kierunkow w obszarze biodegradowalnych
biomateriatéw metalicznych 1 obejmuja modyfikacje powierzchniowe, stopowanie, inzynieri¢
porowatosci oraz rozwoj nowych technik przetwarzania [181]. Celem niniejszego rozdzialu
nie jest idealizacja zelaza, lecz krytyczna analiza jego rzeczywistego potencjalu
i ograniczen w Swietle wspolczesnej wiedzy materialowej. Ma to stanowi¢ punkt

odniesienia dla dalszych rozwazan do$wiadczalnych.

8.1. Wlasciwosci chemiczne

Ztozony obraz zastosowania zelaza jako materialu stentowego wynika przede
wszystkim z jego fundamentalnych wtasciwosci chemicznych i elektrochemicznych. To one
determinujg nie tylko tempo i mechanizm korozji, ale takze charakter produktéw utleniania, ich
stabilno$¢ w $rodowisku fizjologicznym oraz sposob oddzialywania z tkankami. Zanim
omoOwione zostang strategie poprawy bioresorbowalnosci Fe, konieczne jest przedstawienie
Kluczowych cech tego pierwiastka: jego reaktywnosci, stanow utlenienia, zachowania
w roztworach o parametrach fizjologicznych oraz wptywu na otoczenie biologiczne.

Zelazo, jako metal przejéciowy o konfiguracji elektronowej [Ar]3d®4s?, charakteryzuje
si¢ bogactwem standw utlenienia. Dominujg stopnie +2 i1 +3, ktére tatwo przechodza jeden
w drugi w obecnosci tlenu i wody. Ta podatno$¢ Fe na reakcje redoks ma istotne znaczenie
dla mechanizmu korozji, poniewaz szybkos¢ konwersji Fe** — Fe*" oraz stabilnos¢
powstajacych produktéw utleniania silnie zalezg od warunkéw lokalnych, takich jak pH,
potencjat elektrochemiczny czy dostgpnos¢ tlenu. W temperaturze pokojowej stabilna jest faza

a-Fe (ferryt, struktura BCC), wyrdzniajaca si¢ wysokim modutem Younga (~210 GPa)
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oraz granicg plastycznosci rzedu 100-120 MPa [182]. Dzigki tym wlasciwosciom nawet
cienko$cienne elementy z czystego zelaza zachowuja odpowiednia sztywno$¢ radialna.
Umozliwia to konstruowanie rusztowan o relatywnie matej grubosci przeset [183], [184], [185].

Jego potencjat standardowy pary Fe*'/Fe (E° = —0,44 V vs SHE) sytuuje zelazo
pomiedzy cynkiem (—0,76 V) a metalami szlachetnymi oraz wyraznie powyzej bardzo
aktywnego magnezu (—2,37 V). Oznacza to, ze Fe jest metalem umiarkowanie reaktywnym,
jego korozja zachodzi spontanicznie, ale z ograniczong szybko$cig, gltéwnie z powodu
powstawania nierozpuszczalnych produktow utleniania. W $rodowisku fizjologicznym
przyjmuja one posta¢ mieszaniny tlenkow (Fe20s, FesO4), wodorotlenkow (Fe(OH)z, Fe(OH)s3)
oraz, przy obecnos$ci jondéw fosforanowych, trudno rozpuszczalnych fosforanéw zelaza, takich
jak vivianit (Fes(POa)2:8H20). Charakter i stabilno$¢ tych warstw sa kluczowe dla dalszej
degradacji, poniewaz tlenki zelaza tworza uktady wielowarstwowe 0 zrdéznicowanej
przewodnosci. Mogg one zardéwno spowalniaé, jak i umozliwiac¢ dalszg korozje poprzez defekty
strukturalne
i transport jondw.

Pomimo generowania jonéw Fe?* i Fe** podczas biodegradacji, zelazo nie wykazuje
istotnej toksycznosci in vivo. Wynika to z istnienia sprawnego systemu homeostazy zelaza —
glownie transferyny, ferrytyny i hemosyderyny — ktory umozliwia wigzanie, transport
I magazynowanie jondw w ilo$ciach znacznie przekraczajacych stezenia uwalniane
z biodegradowalnych implantow [10]. Z tego powodu FDA nie okresla limitoéw zawarto$ci
zelaza w wyrobach medycznych, a dostepne badania jednoznacznie wskazuja, ze implanty
zelazne nie prowadzg do patologicznej akumulacji Fe w narzadach ani do zaburzen gospodarki
zelazowej organizmu [186], [187].

Przedstawione witasciwosci chemiczne Zelaza determinujg jego podatno$¢ na procesy
elektrochemiczne w $rodowisku fizjologicznym oraz sprzyjaja tworzeniu zlozonej
i dynamicznej warstwy produktéw Kkorozji, ktorej charakter i stabilno$¢ maja kluczowe

znaczenie dla dalszych rozwazan w niniejszej pracy.

8.2. Mechanizmy korozji i biodegradacji czystego zelaza w Srodowisku

fizjologicznym

8.2.1. Elektrochemiczny mechanizm korozji zelaza

W przeciwienstwie do uktadow polimerowych omowionych w rozdziale 6 degradacja

materiatow  zelaznych  zachodzi  poprzez klasyczne procesy elektrochemiczne
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charakterystyczne dla metali i zwigzkow nieorganicznych. W srodowisku wodnym zelazo ulega
anodowemu rozpuszczaniu do jonow Fe*’, podczas gdy na obszarach katodowych
rownoczes$nie zachodzi redukcja tlenu rozpuszczonego w medium. Procesy te sg opisane

podstawowymi reakcjami elektrochemicznymi (8.1) i (8.2).

Reakcja anodowa: Fe —» Fe?t + 2e~ (8.1)

Reakcja katodowa: 0, +2H,0 + 4e~ - 40H™ (8.2)

Szybko$¢ reakcji anodowych i katodowych zachodzgcych na powierzchni Zelaza
podlega klasycznej kinetyce elektrochemicznej. W warunkach korozji istotna jest zalezno$é¢

miedzy pradem korozyjnym a nadpotencjatem m, opisywana réwnaniem Butlera—\Volmera

(8.3).

i = Ai, {exp [% (E — Eeq)l — exp [—%(E — Eeq)]} (8.3) [188]

gdzie:

{ — natezenie pradu, [A]

iy — gesto$¢ pradu wymiany, [4/m?]

E — potencjat elektrody, [V]

E,.q — réwnowagowy potencjat elektrody, [V]

A — powierzchnia aktywna elektrody, [m?]

T — temperatura bezwzgledna, [K |

n — liczba elektronéw bioracych udziat w reakcji elektrodowe;j
F — stata Faradaya

R — stala gazowa

a — wspotczynnik symetrii reakcji elektrodowej (bezwymiarowy)

W $rodowisku fizjologicznym procesy anodowe i katodowe zelaza zazwyczaj
przebiegaja w zakresie, w ktorym stosuje si¢ przyblizenie Tafla. Zalezno$¢ log i ~ ) umozliwia
powigzanie zmian mikrostruktury lub skladu chemicznego z obserwowang szybkoScig
degradacji. Analiza kinetyczna jest szczegdlnie uzyteczna w pordwnaniach probek o roéznej
wielko$ci ziarna, stopniu odksztatcenia lub domieszkowaniu, poniewaz parametry Tafelowskie
odzwierciedlaja energi¢ aktywacji proceséw elementarnych na granicy faz metal—elektrolit.

Powstajace jony OH™ reagujg z Fe?* tworzac wodorotlenek zelaza(II) (row. 8.4):
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Fe** + 20H™ - Fe(OH), (8.4)

Wodorotlenek ten jest nietrwaly i tatwo przechodzi w Fe(OH)s w obecnosci tlenu.
W $rodowisku fizjologicznym Fe(OH)s (czg$§ciowo odwodniony FeO(OH)) przeksztalca si¢
dalej w mieszaning faz tlenkowych. Szczegélne znaczenie ma magnetyt FesOs — mieszany

tlenek zelaza(ILIIT) powstajgcy m.in. zgodnie z rownaniem reakcji (8.5):
3Fe(OH), + FeO(OH) - Fe;0, + 3H,0 (8.5)

Warstwa FesOa zwykle tworzy stosunkowo zwartg strukture i bywa traktowana jako
warstwa pasywna, ktora ogranicza bezposredni kontakt metalu z elektrolitem i tymczasowo
spowalnia dalszg korozj¢ [189]. Na powierzchni mogg réwniez powstawac inne odmiany
produktow korozji, takie jak goethyt (a-FeOOH), lepidokrokit (y-FEOOH) czy akaganeit
(B-FeOOH), przy czym ta ostatnia jest stabilizowana przez obecno$¢ jonow Cl~. Obecnosé¢
anionow fizjologicznych sprzyja réwniez tworzeniu soli, takich jak weglany (np. FeCOs)
oraz fosforany zelaza(Il/III), w tym vivianit [40].

Warstwy tlenkowe powstajace na powierzchni zelaza charakteryzuja si¢ licznymi
defektami strukturalnymi, takimi jak wakancje kationowe, defekty anionowe oraz miejsca
miedzyweztowe, ktore bezposrednio determinujg ich przewodnictwo. W magnetycie
dominujgcym mechanizmem transportu elektronéw jest ruch polaronéw, (mechanizm
skokowy, w ktorym elektron przemieszcza si¢ pomigdzy centrami Fe®'/Fe*, sprz¢zony
z lokalnym odksztalceniem sieci tlenkowej), natomiast w fazach bogatych w Fe**
przewodnictwo jonowe odgrywa wigksza role [190]. Roznorodnos¢ defektow powoduje,
ze warstwa produktéw korozji moze jednoczesnie ogranicza¢ dostep elektrolitu 1 umozliwiaé
transport jonow Fe*/Fe**, OH™ oraz CI". W praktyce tlenki Zelaza nie stanowig klasycznej
bariery ochronnej, lecz dynamiczny uktad o wlasciwosciach zaleznych od stopnia uwodnienia,
potencjatu oraz pH mikrosrodowiska [191].

Nalezy podkresli¢, ze warstwy produktéw korozji nie maja charakteru monolitycznego
— tworzg uklad wielowarstwowy 0 zréznicowanej przewodnosci elektronowej i jonowej.
Magnetyt charakteryzuje si¢ stosunkowo wysokim przewodnictwem elektronowym, natomiast
warstwy bogate w Fe*', zwlaszcza formy Fe.0s/FeOOH, wykazuja wigksza opornos¢.
Zmienno$¢ strukturalna 1 elektryczna tych warstw odgrywa kluczowg role w kontroli dalszej

degradacji materiatu [191].
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Szczegblne znaczenie dla mechanizmu korozji zelaza ma etap przejscia Fe** — Fe’”,
ktorego szybkos$¢ jest ograniczana dostepnoscig tlenu oraz lokalnym potencjatem redoks.
Poniewaz W warunkach stabo natlenionych utlenianie Fe?*" jest procesem spowolnionym,
powstaja wtedy tatwo fazy mieszane, takie jak magnetyt FesOa, zawierajace zarowno Fe?',
jak i Fe*". Natomiast W strefach lepiej natlenionych dominuja produkty bogate w Fe?*, takie jak
goethyt czy lepidokrokit. W konsekwencji nawet niewielkie roznice w dyfuzji tlenu
W mikroobszarach powierzchni prowadza do zrdznicowanej lokalnie morfologii warstw
tlenkowych oraz do powstawania mozaikowych struktur o0 zmiennej przewodno$ci
elektronowej i jonowej.

Powstawanie OH~ w reakcji katodowej moze lokalnie podnosi¢ pH. W warunkach
in vitro odnotowuje si¢ wzrost pH medium 0 ok. 0,5 jednostki w ciagu 4 tygodni [192].
W organizmie efekt ten jest amortyzowany buforami fizjologicznymi, cho¢ w mikrosrodowisku
przy powierzchni implantu mozliwe sa niewielkie odchylenia pH sprzyjajace odktadaniu
fosforanow lub — przeciwnie — zakwaszeniu pod warstwami biatkowymi [193].

Stabilnos¢ i sktad warstw produktéw korozji s3 w duzym stopniu zalezne od potencjatu
1 pH. Zalezno$¢ stabilnosci termodynamicznej form zelaza od pH i potencjatu przedstawiono
na Rys. 8.1. W warunkach fizjologicznych (pH okoto 7,4, Eh okoto 0,2 V wzgledem SHE)
zelazo metaliczne jest termodynamicznie metastabilne, a obszar stabilno$ci obejmuje gléwnie
fazy tlenkowe. Oznacza to, ze korozja Zelaza jest procesem nieuniknionym, a jej rzeczywista

szybkos¢ zalezy glownie od kinetyki 1 wlasciwos$ci powstajacych warstw powierzchniowych.
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Fe,O;nH,0
0 Fe2+

€, V]

-0.87
-1.24

Rys. 8.1 Diagram Pourbaix (E—pH) dla uktadu Fe-H.O w 25 °C, przedstawiajacy stabilne obszary
termodynamiczne Fe(0), jonéw Fe?*/Fe** oraz produktow utlenienia (FesOs, Fe2Os, Fe(OH)s). Zrodto: [194]

Nierd6wnomierno$¢ powierzchni zelaza, wynikajaca z obecnosci granic ziaren, rdznic
w stopniu utlenienia lub niewielkich wtracen obcych pierwiastkow, prowadzi
do spontanicznego powstawania mikroogniw korozyjnych. Obszary o wyzszym potencjale,
takie jak fragmenty bogatsze w Fe** lub bardziej utlenione, petnig funkcje katod, natomiast
bardziej reaktywne rejony staja si¢ anodami. Skutkuje to lokalng intensyfikacja rozpuszczania,
a w warunkach biologicznych prowadzi do powstawania stref wzerow lub nieregularnej
degradacji. Zjawisko to jest szczegoOlnie istotne dla materiatbw o drobnoziarnistej
mikrostrukturze oraz probek porowatych, w ktorych zmienno$¢ warunkow natlenienia

dodatkowo poteguje efekt roznic w natlenieniu mikroobszarow powierzchni.

8.2.2. Wplyw tlenu, przeplywu i Srodowiska na szybko$¢ degradacji

Kinetyka korozji zelaza jest silnie uzalezniona od dostepnosci tlenu, ktory dziata jako
czynnik katodowy. Wzrost st¢Zenia rozpuszczonego tlenu przyspiesza proces utleniania zelaza,
natomiast jego deficyt spowalnia korozje [195]. Badania wykazaly, ze w typowych warunkach
in vitro st¢zenie tlenu bywa dwukrotnie wyzsze niz W zywych tkankach. Na przyktad

w roztworach testowych stezenie tlenu wynosi okoto 8 mg/L, podczas gdy we krwi czlowieka
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okoto 4 mg/L [196]. Nizsza zawarto$¢ tlenu in vivo jest jednym z kluczowych czynnikéw
spowalniajacych rzeczywistg degradacje Fe [197].

Przeptyw krwi lub pltynéw tkankowych istotnie wplywa na przebieg korozji.
W uktadach statycznych produkty korozji moga akumulowaé si¢ na powierzchni metalu,
co sprzyja czasowej pasywacji. W warunkach przeptywu osady te sa czgsciowo usuwane,
co odstania §wieze powierzchnie metalu i ulatwia dostep tlenu. Z tego wzgledu testy degradacji
zelaza prowadzi si¢ zarowno w uktadach statycznych (np. ASTM G31), jak 1 dynamicznych,

ktore lepiej odzwierciedlajg rzeczywiste warunki fizjologiczne [197].

8.2.3. Rola bialek i komorek

Standardowe ptyny pseudo-fizjologiczne stosowane w testach zazwyczaj nie zawieraja
bialek. W rzeczywistym Srodowisku biologicznym adsorpcja biatek nastgpuje natychmiast
po implantacji i moze wplywaé na proces korozji na dwa sposoby:

e chelatujg jony metalu i odprowadzaja je od powierzchni implantu, potencjalnie

przyspieszajac rozpuszczanie;

e oOgraniczajg bezposredni dostep jonow Cl i tlenu, co spowalnia korozje [198].

Warstwa biatkowa nie jest jednak jednorodna. Moze powodowaé zrdéznicowanie
dostgpnosci tlenu na powierzchni implantu, co sprzyja miejscowej depasywacji i rozwojowi
korozji wzerowej [197].

W dtuzszej perspektywie istotng role odgrywaja komorki, takie jak $rodbtonkowe,
fibroblasty i makrofagi, ktore kolonizujg powierzchni¢ Zelaza juz w pierwszych tygodniach
po implantacji. Komorki te zuzywaja tlen oraz mogga lokalnie modyfikowa¢ pH 1 stezenie
czynnikow oksydacyjnych, przez co kinetyka korozji in vivo znaczaco odbiega od przewidywan

opartych na testach w sztucznych roztworach [1].

8.2.4. Szybkos¢ degradacji i dane iloSciowe

W licznych badaniach potwierdzono, ze czyste zelazo koroduje w S$rodowisku
fizjologicznym bardzo wolno. Typowe szybkosci korozji wyznaczane w warunkach in vitro,
wyrazone jako rOwnowazna grubo$¢ ubytku materiatu, wynosza 0,04—0,11 mm/rok. Dla zelaza
Armco w stanie wyzarzonym odnotowano okoto 0,19 mm/rok [199]. Poprzez odpowiednig
modyfikacj¢ mikrostruktury — np. elektroformowanie i silne rozdrobnienie ziarna — mozna
zwigkszy¢ szybkos¢ degradacji do 0,5 mm/rok, jednak nadal wartosci te sg stosunkowo niskie
[199].
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Wiasciwosci mikrostrukturalne Zelaza — takie jak wielko$¢ ziarna, gestos¢ dyslokacji
czy obecno$¢ wewngtrznych naprgzen — odgrywaja kluczowa rolg w kontrolowaniu energii
aktywacji rozpuszczania anodowego. Materiaty 0 silnie zdefektowanej strukturze wykazuja
wyzszg energie powierzchni i wigkszg liczbe miejsc aktywnych, co ulatwia zajécie procesu
Fe — Fe?". To wiasnie dlatego zelazo drobnoziarniste i odksztalcone plastycznie wykazuje
przyspieszong degradacje W porownaniu z materiatami o strukturze gruboziarnistej lub dobrze
zrekrystalizowanej [199].

Dane in vivo potwierdzaja jeszcze wolniejsza degradacje: wzrost pH jest buforowany,
dostepnos¢ tlenu mniejsza, a produkty korozji czeSciowo wigzane przez biatka i komorki.
Juz pionierskie badania Peustera [180] wykazaly brak znaczgcego ubytku masy stentow Fe
po roku. Podskérne implantacje u szczurow przyniosty podobne wyniki — tempo utraty masy
byto nizsze niz w roztworach buforowych [200]. U owiec, po p6t roku badan, obserwowano
nawet pozorny wzrost masy wynikajacy z odkladania mineralnych produktéw korozji
na powierzchni probek [201].

W konsekwencji czyste Fe wymaga dziesigtek miesiecy, a czesto nawet kilku lat,
aby ulec pelnej resorpcji. Szacuje si¢, ze catkowity zanik Zelaznego stentu naczyniowego
w czasie okolo 12-24 miesigcy stanowitby rozsadny horyzont degradacji z punktu widzenia
klinicznego. Dotychczasowe konstrukcje nie spetniajg jednak tego kryterium: po 12 miesigcach
rozpuszczeniu ulega zazwyczaj jedynie cz¢$¢ masy urzadzenia (rzedu kilkudziesigciu procent)
[202], [203]. Co wigcej, cho¢ metaliczna matryca zanika wzglednie szybko, nierozpuszczalne
produkty korozji mogg pozostawa¢ w tkankach znacznie dtuzej. Dlugoterminowe badania
stentow Fe+0,07%N implantowanych u $win miniaturowych wykazaly obecno$¢ resztek osadu
tlenkowego nawet po 53 miesigcach od implantacji, co wskazuje, ze catkowita resorpcja
produktow korozji moze trwac 5-6 lat [204].

Zmienno$¢ raportowanych szybkosci degradacji czystego zelaza wskazuje, ze sama
charakterystyka materialowa nie wystarcza do przewidywania jego zachowania in vivo.
Uzasadnia to koniecznos$¢ poszukiwania dodatkowych parametréw projektowych, takich jak
architektura porowata i mikrostruktura materiatu, ktére zostang przeanalizowane w cze$ci

doswiadczalnej niniejszej pracy.

8.2.5. Stabilno$¢ warstwy produktow korozji jako regulator tempa degradacji

W niniejszej pracy pojecie stabilnosci warstwy produktow korozji odnosi si¢ do jej
zdolnosci do utrzymania ciggto$ci oraz funkcji bariery dyfuzyjnej w czasie, bez przechodzenia

w stan intensywnej, niekontrolowanej degradacji materiatu. Warstwa produktéw korozji
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powstajaca na powierzchni zelaza odgrywa kluczowa rolg w ksztattowaniu kinetyki degradacji
materialu. Jej ciaglo$é, adhezja do podloza oraz odporno$¢ mechaniczna decyduja o tym,
czy pelni funkcje ochronng, czy tez ulega cyklicznej destabilizacji, prowadzac do ponownej
ekspozycji $wiezej powierzchni metalu. W przypadku warstw zwartych 1 dobrze
przylegajacych obserwuje si¢ czasowe spowolnienie procesu korozyjnego, wynikajace
z ograniczenia transportu tlenu i jondw do powierzchni reaktywnej. Zjawisko to ma jednak
charakter przejSciowy i ulega zaburzeniu w wyniku narastania napr¢zen, zmian objetosciowych
oraz lokalnych réznic sktadu chemicznego [199]. W strukturach porowatych niestabilno$é
warstwy produktow korozji nasila si¢ ze wzgledu na ztozong geometrig, lokalne koncentracje
jonow oraz roznice w mikrostrukturze materiatu. W rezultacie proces degradacji przyjmuje
charakter dynamiczny, z naprzemiennymi fazami quasi-pasywnymi oraz przyspieszonej
aktywnej korozji [167]. Oznacza to, ze warstwa produktow korozji nie jest wytacznie efektem
ubocznym procesu, lecz stanowi istotny regulator, wptywajacy bezposrednio na tempo,

rownomiernos$¢ i przebieg degradacji metali biodegradowalnych.

8.3. Los zelaza w organizmie: znaczenie dla bezpieczenstwa degradacji

Zelazo jest pierwiastkiem niezbednym do zycia, uczestniczacym w wielu kluczowych
procesach biologicznych — od transportu tlenu, przez metabolizm energetyczny,
po funkcjonowanie uktadu odpornosciowego. Organizm ludzki nie dysponuje aktywnym
mechanizmem jego wydalania, dlatego gospodarka zelazem podlega precyzyjnej regulacji.
W kontek$cie zastosowania materialtdéw implantacyjnych, zwlaszcza biodegradowalnych
stentow zelaznych, zrozumienie fizjologii, transportu, magazynowania i mechanizméw
regulacyjnych tego pierwiastka ma kluczowe znaczenie nie tylko z punktu widzenia
medycznego, ale przede wszystkim inzynieryjno-chemicznego. Wyznacza bowiem
dopuszczalne tempo uwalniania jonow Fe, catkowita dawke mozliwg do wprowadzenia
do ustroju oraz granice bezpieczenstwa dla projektowanych profili degradacji.

Ponizsze sekcje omawiaja bilans zelaza, szlaki jego metabolizmu oraz potencjalne
konsekwencje kliniczne zaburzen homeostazy, ktére stanowiag warunki brzegowe

dla projektowania biodegradowalnych rusztowan zelaznych.

8.3.1. Fizjologiczny bilans zelaza

Caltkowita ilo§¢ zelaza w organizmie dorostego czlowieka wynosi okoto 3-5 g,
a dobowa utrata przez ztuszczanie nabtonkéw, pot 1 krew miesigczkowa to jedynie 1-2 mg/dobeg

[205]. Taka sama ilo§¢ musi zosta¢ wchlonigta z przewodu pokarmowego, gltdwnie
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w dwunastnicy i poczatkowym jelicie czczym [206]. Najwazniejszym zrodlem zelaza jest
jednak recykling hemu: makrofagi §ledziony i watroby odzyskuja 20-25 mg Fe dziennie
zrozpadajacych si¢ erytrocytow [207]. Dzigki temu organizm skutecznie amortyzuje niewielkie
wahania podazy Iub dodatkowe zrédla Fe, lepiej niz w przypadku innych metali
implantologicznych.

W praktyce biomateriatow typowy stent zelazny, wazacy kilka do kilkunastu
miligramow i degradujacy z szybkoscig 0,1-0,3 mm/rok, nie zaburza systemowego bilansu Fe,
o ile nie stosuje si¢ wielu implantow jednoczesnie. Te warto$ci okre$lajg praktyczny limit tempa

korozji i1 lacznej masy metalu mozliwej do bezpiecznego implantowania.

8.3.2. Wchlanianie, transport i magazynowanie zelaza

Wchtanianie Zelaza zachodzi gtéwnie w dwunastnicy, gdzie Fe** ulega redukcji do Fe?*
przez cytochrom b dwunastnicy (ang. duodenal cytochrome b, Dcyb), a nast¢pnie jest
transportowane do enterocytow przez biatko DMT1 (ang. Divalent Metal Transporter 1,
transporter metali dwuwarto§ciowych) [205]. Do krwi zelazo przechodzi za posrednictwem
ferroportyny (FPN1), po czym ulega utlenieniu i wigzaniu przez transferryng (Tf) — gtéwne
biatko transportowe, fizjologicznie wysycone w ok. 20—45%. Nadmiar Fe magazynowany jest
w formie ferrytyny, zdolnej wigza¢ kilka tysiecy atomoéw zelaza; przy dlugotrwatym
przecigzeniu powstaje natomiast hemosyderyna, stanowigca mniej mobilny depozyt. Dzieki
temu organizm dysponuje duza zdolnos$cig buforowania zelaza naptywajacego np. z implantow
[207], [208].

Ta dwupoziomowa ,architektura magazynowania” zelaza sprawia, ze organizm lepiej
toleruje nagle zwigkszenie dostepnego Fe niz w przypadku Mg czy Zn, ktore nie majg tak
rozbudowanego systemu wigzania i magazynowania. W przypadku biodegradowalnych
rusztowan jony Fe*'/Fe** uwalniane podczas korozji sa skutecznie przechwytywane przez
transferryng lub komorki uktadu siateczkowo-$rodbtonkowego [209]. Wysoka pojemnosé
transferryny 1 elastyczno$¢ puli ferrytynowej stanowig glowny bufor bezpieczenstwa,
okreslajacy dopuszczalne tempo degradacji stentow Zelaznych. W praktyce ograniczeniem nie
jest toksyczno$¢ jonow Fe, lecz szybko$¢ ich uwalniania i charakter produktow korozji, co jest

kluczowe dla dalszej analizy.
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Regulacja gospodarki zelazem — rola hepcydyny i szlaku sygnalowego BMP/SMAD

Centralnym regulatorem gospodarki zelazem jest hepcydyna — peptydowy hormon
watrobowy kontrolujgcy przeptyw zelaza do krwi [210]. Wiazac si¢ z ferroportyng, jedynym
znanym biatkiem eksportujacym jony Fe?* z enterocytow jelitowych, hepatocytow
oraz makrofagdéw do krwiobiegu, hepcydyna indukuje internalizacje¢ i degradacje tego
transportera [211]. W efekcie zmniejsza si¢ zarowno wchtanianie zelaza w jelitach, jak i jego
uwalnianie z puli magazynowanej w uktadzie siateczkowo-$rodbtonkowym. Funkcjonalnie
hepcydyna dziata wigc jak ,,zawdr bezpieczenstwa’: jej wysoki poziom zatrzymuje zelazo
w komorkach i ogranicza jego dostgpnos¢ dla tkanek obwodowych [210].

Jej wydzielanie zwickszaja [211]:

e podwyzszone stgzenie Fe w 0soczu,

e stan zapalny i IL-6 (interleukina 6 — cytokinowy mediator odpowiedzi zapalnej),

¢ infekcje oraz aktywacja odpornosci wrodzone;.

Przeciwnie dzialaja hipoksja (niedotlenienie tkanek) oraz zwigkszone zapotrzebowanie
erytropoetyczne zwigzane z nasilonym wytwarzaniem erytrocytow.

Produkcja hepcydyny jest regulowana przez szlak sygnatowy BMP/SMAD (ang. bone
morphogenetic protein / SMAD signaling pathway), w ktérym kluczows role odgrywaja biatka
morfogenetyczne kosci BMP6 (ang. bone morphogenetic protein 6), koreceptor hemojuwelina
(ang. hemojuvelin, HJV) oraz kompleks czynnikow transkrypcyjnych SMAD1/5/8-SMAD4
(SMAD - skrot od small mothers against decapentaplegic, nazwa historyczna rodziny biatek
sygnatowych). Aktywacja tego szlaku zwigksza ekspresje genu HAMP (ang. hepcidin
antimicrobial peptide), kodujacego hepcydyne. Z kolei erytroferron (ang. erythroferrone,
ERFE), hormon wydzielany przez dojrzewajace erytroblasty w szpiku kostnym, hamuje
aktywnos$¢ szlaku BMP/SMAD, umozliwiajac uwalnianie Zelaza w okresach wzmozonej
erytropoezy (zwigkszonego zapotrzebowania na zelazo do syntezy hemoglobiny) [212].

Reasumujac produkcja hepcydyny jest regulowana przez szlak sygnatowy
BMP/SMAD, ktoéry mozna interpretowaé jako molekularny ,,czujnik” poziomu zelaza
I zapotrzebowania organizmu na ten pierwiastek, przekladajacy bodzce biochemiczne
na zmian¢ ekspresji genu HAMP. Calo$¢ stanowi precyzyjne sprz¢zenie zwrotne, dzigki
ktéremu watroba ,,ustawia” przepuszczalno$¢ organizmu na zelazo W zalezno$ci od biezacych
potrzeb metabolicznych.

Nawet niewielkie zaburzenia osi regulacyjnej hepcydyna—ferroportyna zmieniaja
sposob, w jaki organizm reaguje na dodatkowe zrédto Fe, takie jak biodegradowalny implant.

Prowadzi to do dwoch gtownych wzorcow patologicznych [213]:
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e niedobor hepcydyny — hemochromatoza i nadmierna akumulacja Fe,
e nadmiar hepcydyny — niedokrwisto$¢ chorob przewlektych (m.in.: u pacjentow
Z cukrzyca, przewlekta niewydolnoscig nerek czy miazdzyca).

W konsekwencji identyczne tempo korozji stentu moze wywolywaé odmienne reakcje
biologiczne w zaleznosci od stanu regulatorowego pacjenta. Przy podwyzszonym poziomie
hepcydyny zelazo uwalniane ze stentu jest wolniej mobilizowane i1 dluzej pozostaje
zmagazynowane w makrofagach; u osob z niedoborem hepcydyny (np. w przebiegu mutacji
genu HFE, zwigzanego z dziedziczna hemochromatozg) istnieje natomiast wigksze ryzyko
systemowej kumulacji Fe [211], [213]. Dlatego 0§ BMP/SMAD-hepcydyna—FPN1 wyznacza
biologiczne ,,warunki brzegowe” projektowania zelaznych biodegradowalnych rusztowan
naczyniowych: okresla bezpieczne tempo degradacji, pozwala identyfikowa¢ grupy ryzyka
oraz uzasadnia potrzebe¢ indywidualizacji terapii u pacjentéw z zaburzong homeostazg zelaza.

Z punktu widzenia inzynierii materialowej o§ BMP/SMAD-hepcydyna—ferroportyna
definiuje maksymalny dopuszczalny strumien molowy Fe?'/Fe**, jaki moze by¢ bezpiecznie

wprowadzany do ustroju w jednostce czasu.

Konsekwencje dla projektowania stentow zelaznych.

Toksycznos¢ Fe**/Fe** nie jest gtownym zagrozeniem klinicznym, poniewaz jony sa
szybko wigzane przez biatka osocza i komorki. Kluczowe znaczenie ma jednak przebieg
degradacji. Konstrukcja stentu powinna zapewniac:

e roéwnomierng degradacje (ograniczenie lokalnych pikéw jonowych),

e umiarkowang szybkos$¢ korozji rzgdu 0,1-0,3 mm/rok,

e produkty korozji, ktore organizm potrafi przetwarza¢ lub stopniowo usuwac.

W praktyce wyzwaniem nie jest samo zelazo, lecz dlugotrwata obecnos¢ trudno
rozpuszczalnych produktéw jego korozji, takich jak pozostatosci tlenkowe i fosforanowe, ktore
moga pozostawa¢ w tkankach przez lata. To one, a nie jony Fe, okreslaja biologiczne

ograniczenia zelaznych BRS.

8.3.3. Fizjologiczne funkcje Zelaza i konsekwencje zaburzen

Poniewaz zelazo uwalnia si¢ stopniowo podczas degradacji stentow, zrozumienie jego
funkcji fizjologicznych i skutkow zaburzen homeostazy jest kluczowe dla oceny
bezpieczenstwa implantdow Fe. Zelazo pelni wiele istotnych funkcji biologicznych,
wynikajacych z jego wlasciwosci redoks 1 zdolnosci do tworzenia komplekséw

koordynacyjnych. Najwazniejsze procesy zalezne od Fe obejmuja:
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. Transport i magazynowanie tlenu

Zelazo w formie Fe** wchodzi w sktad hemoglobiny i mioglobiny, umozliwiajac
odwracalne wigzanie tlenu.

Niedobdr Fe prowadzi do anemii mikrocytarnej (czerwone krwinki stajg si¢
mnigjsze niz norma) oraz uposledzenia oksygenacji (dostarczania tlenu do tkanek).
Nadmiar Fe sprzyja nasileniu stresu oksydacyjnego i uszkodzeniom tlenowym.
Metabolizm energetyczny

Fe stanowi skladnik cytochromow tancucha oddechowego (kompleksy I-1V)
oraz oksydazy cytochromowej.

Niedobor Fe skutkuje obnizeniem syntezy ATP (adenozynotrifosforanu—
podstawowego nosnika energii w organizmie), przewleklym zmeczeniem
1 dysfunkcja mitochondriéw. Nadmiar Fe nasila produkcje reaktywnych form tlenu
(ROS) i sprzyja uszkodzeniom bton mitochondrialnych.

Synteza DNA i proliferacja

Rybonukleotyd reduktaza wymaga Fe do przeksztatcania rybonukleotydéw
w deoksyrybonukleotydy.

Niedobor Fe prowadzi do zaburzen proliferacji komoérkowej i moze sprzyjaé
rozwojowi niedokrwisto$ci megaloblastycznej (produkcja zbyt duzych czerwonych
krwinek). Nadmiar Fe nie stymuluje bezposrednio proliferacji, lecz poprzez wzrost
generacji ROS moze posrednio nasila¢ uszkodzenia DNA

Detoksykacja i metabolizm lekow

Cytochromy P450 stanowig rodzing hemowych enzymow monoooksygenazowych,
w ktorych jon Fe w grupie prostetycznej hemu pelni kluczowa role katalityczng.
Niedobor Fe moze uposledza¢ metabolizm lekoéw 1 prowadzi¢ do kumulacji
toksycznych metabolitow. Nadmiar Fe sprzyja zwigkszonej generacji wolnych
rodnikow w reakcjach oksydacyjnych.

Funkcje neuronalne i neuroprzekaznictwo

Zelazo jest niezbedne dla aktywnosci hydroksylazy tyrozynowej (synteza
dopaminy) oraz enzymow ukladu GABAergicznego

Niedobor Fe wiaze si¢ z zaburzeniami poznawczymi, pogorszeniem koncentracji
I zmianami nastroju. Nadmiar Fe zwigksza ryzyko neurotoksycznosci poprzez

nasilenie stresu oksydacyjnego i peroksydacji lipidéw.
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6. Funkcje immunologiczne
Zelazo uczestniczy w aktywnosci NADPH-oksydazy (enzymu generujacego
reaktywne formy tlenu w neutrofilach) oraz enzyméw zaangazowanych
w fagocytoze. Niedobor Fe prowadzi do ostabienia odpowiedzi immunologicznej.
Nadmiar Fe moze nasila¢ reakcje zapalne i stres oksydacyjny [214], [215], [216],
[217].

Znaczenie dla biomaterialéw zelaznych
Ta wielopoziomowa rola zelaza prowadzi do kilku praktycznych wnioskéw
dla projektowania stentéw Fe:
1. Organizm jest bardzo wrazliwy zar6wno na niedobor, jak i nadmiar Fe, co oznacza,
ze:
¢ nie nalezy dopuszcza¢ do naglych, wysokich lokalnych stezen Fe®*, ktore moga
nasila¢ stres oksydacyjny i uszkodzenia tkanek
e natomiast powolne, rozlozone w czasie uwalnianie jonow Fe miesci si¢
w granicach fizjologicznej tolerancji.
2. Produkty korozji zelaza nie sa obojetne biologicznie i mogg aktywnie modulowac
mikrosrodowisko wokoét implantu, wptywajac m.in. na:
e poziom stresu oksydacyjnego,
e charakter i intensywnos¢ odpowiedzi zapalnej
¢ lokalng homeostaz¢ komorkowa, szczegdlnie w obrgbie makrofagdw 1 komorek
srdédbtonka.
3. Zaburzenia homeostazy Fe, takie jak podwyzszony poziom hepcydyny, mutacje
genu HFE czy przewlekly stan zapalny, moga znaczaco wplywaé na lokalne
gromadzenie zelaza. Dlatego tempo degradacji stentu nalezy projektowac tak,

aby nie przekraczalo zdolnosci adaptacyjnych organizmu.

8.3.4. Ferroptoza i stres oksydacyjny jako potencjalny mechanizm toksycznosci

Jony Fe?*" mogg katalizowa¢ reakcj¢ Fentona (row. (8.6)), prowadzac do powstawania
rodnikéw hydroksylowych (¢OH), jednych 2z najbardziej reaktywnych ROS [218].
Tak wygenerowane rodniki inicjujg peroksydacje lipidow bton komoérkowych,
a W sprzyjajacych warunkach moga uruchomi¢ ferroptoze, czyli specyficzny, zelazo-zalezny
typ $mierci komorkowej [219]. Charakteryzuje si¢ ona gwalttowna akumulacjag ROS, utrata

integralnosci bton oraz masywna peroksydacja lipidow, co odrdznia ja zaréwno od apoptozy,
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jak i klasycznej martwicy. Krytycznym elementem kontroli jest aktywnos¢ GPX4 (peroksydazy
glutationowej 4, enzymu redukujacego nadtlenki lipidow w blonach komorkowych)
I sprawno$¢ szlaku glutationowego, ktore w fizjologii stanowig gtdéwng bariere przeciwko

niekontrolowanej peroksydacji [218].
H,0, + Fe?* — OH - +OH™ + Fe3* (8.6) [219]

Ferroptoza jest dobrze udokumentowana w patogenezie miazdzycy, chorob
neurodegeneracyjnych i nowotworow, ale nie jest dominujagcym mechanizmem toksycznos$ci
w przypadku biodegradowalnych stentow zelaznych. Wynika to z szybkiego wigzania
uwalnianych jonow Fe** i Fe** przez transferryne lub ich magazynowania w ferrytynie,
co ogranicza lokalng pulg wolnego Fe?* potrzebnego do reakcji Fentona [219].

Ryzyko wzrasta dopiero w mikrosrodowisku predysponujacym do stresu
oksydacyjnego — w przebiegu przewleklego zapalenia, infekcji, niedoboru glutationu
lub stabej perfuzji tkankowej [220].

Z perspektywy inzynierii materiatowej strategie przyspieszania degradacji, takie jak
aktywne powtoki, mikrogalwanika czy domieszkowanie, powinny by¢ projektowane tak,
aby unika¢ krétkotrwatych pikow lokalnego st¢zenia Fe?*, nawet jesli $rednie tempo degradacji

pozostaje bezpieczne.

8.3.5. Ryzyka kliniczne i grupy szczegélnej ostroznosci

Ferroptoza i przecigzenie zelazem wystepuja gtownie w warunkach patologicznych,
jednak u niektorych pacjentdéw metabolizm Fe moze by¢ zaburzony. Dotychczasowe badania
przedkliniczne 1 ograniczone dane kliniczne nie wykazaly istotnych powiktan po implantacji
stentow Fe, jednak okreslone grupy pacjentéw wymagajg wigkszej ostroznosci:

e nosiciele mutacji HFE (C282Y, H63D), wariantow genu HFE kodujacego biatko
regulujace wchlanianie Zelaza; mutacje te uposledzaja kontrole osi hepcydyna—
ferroportyna 1 sprzyjaja nadmiernemu wchlanianiu Fe — majg zwiekszong absorpcje
jelitowa Fe i sktonno$¢ do jego kumulacji [221],

e pacjenci z przewleklym stanem zapalnym — wysoka hepcydyna blokuje uwalnianie
Fe z makrofagow i sprzyja jego retencji [222],

e pacjenci onkologiczni i pediatryczni — cechuja si¢ zmienng regulacjg szlaku

hepcydyna—FPN1, co moze wptywac na tolerancj¢ materiatu [223].
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We wszystkich tych przypadkach problemem nie jest toksyczno$¢ Fe, lecz zmieniona
zdolnos$¢ organizmu do jego magazynowania i dystrybucji, ktora moze wptywac na lokalne
nagromadzenie produktéw korozji.

W zwigzku z tym zelazne stenty nie powinny mie¢ jednego uniwersalnego profilu
degradacji. Parametry takie jak domieszkowanie, porowatos$¢, grubos¢ przesel czy powtoki
powierzchniowe nalezy traktowaé jako modulatory tempa korozji i dostosowywac do populacji

docelowe;j.

8.3.6. Implikacje projektowe i rekomendowane monitorowanie kliniczne

Bezpieczenstwo zelaznych rusztowan zalezy przede wszystkim od kontroli szybkosci
degradacji, ktora powinna miesci¢ si¢ W zakresie 0,1-0,3 mm/rok — przedziale mieszczacym
si¢ w fizjologicznej zdolnosci organizmu do buforowania Fe i zapobiega jego akumulacji.

W obserwacji poimplantacyjnej nalezy monitorowaé parametry odzwierciedlajace
dynamike¢ gospodarki zelazem:

e ferrytyna,

e wysycenie transferryny,

e stezenie hepcydyny,

e markery zapalne (CRP, IL-6).

Takie podejscie umozliwia wczesng identyfikacje pacjentow, u ktorych degradacja

stentu moze powodowac nietypowa odpowiedz zwigzang z metabolizmem Fe.

8.4. Biokompatybilno$¢ czystego zelaza i produktow jego korozji

Szybkos¢ i charakter degradacji metali biodegradowalnych bezposrednio wpltywaja
na odpowiedz biologiczng otaczajacych tkanek. Stabilna, kontrolowana degradacja sprzyja
stopniowe] adaptacji komoérek do zmieniajacego si¢ mikrosrodowiska. Gwattowna
lub nieregularna degradacja moze prowadzi¢ do lokalnych zaburzen homeostazy, zmian pH
1 nadmiernej aktywacji odpowiedzi zapalnej [224]. Proces degradacji okresla tempo uwalniania
jondéw metali, sktad produktéw korozji i dynamike ich akumulacji wokot implantu. Zbyt
szybkie uwalnianie jonow moze generowac stres oksydacyjny, wplywaé¢ na aktywnos$¢
makrofagéw 1 zaburza¢ procesy adhezji oraz proliferacji komoérek strukturalnych. Stabilna,
kontrolowana degradacja sprzyja przewidywalnej odpowiedzi komdrkowej i ogranicza ryzyko
niekorzystnych reakcji zapalnych. Charakter kinetyki degradacji jest wigc jednym
z kluczowych czynnikow biozgodnosci biomaterialdw metalicznych 1 powinien by¢

rozpatrywany zarowno w kontek$cie materiatowym, jak i funkcjonalno-biologicznym [204].
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Zrozumienie fizjologii zelaza i mechanizméw jego regulacji wyznacza ramy

bezpieczenstwa dla degradujacych implantéw Fe, ale dopiero badania biologiczne pokazuja,

jak organizm faktycznie reaguje na metal i jego produkty korozji. W tym rozdziale

podsumowano wyniki badan in vitro i in vivo, koncentrujgc si¢ na:

tolerancji komorek na jony Fe*/Fe** i produkty korozji,
hemokompatybilnosci,
lokalnej i systemowej reakcji tkanek,

dhugoterminowym losie produktéw degradacji.

8.4.1. Badania in vitro — cytotoksycznos$¢

Potencjalna toksyczno$¢ zelaza wynika gtownie z generacji reaktywnych form tlenu

w reakcji Fentona (zob. réwnanie (8.6) [219]) oraz peroksydacji lipidow bton komorkowych.

Zakres stezen, przy ktorych obserwuje si¢ istotng cytotoksycznos¢, jest jednak stosunkowo

wWysoki.

Za warto$¢ graniczng ostrej toksycznos$ci przyjmuje si¢ ok. 50 pg Fe/mL w medium
okotowszczepowym — powyzej tego progu narasta stres oksydacyjny i spada
przezywalnos¢ komorek [199], [224].

Zhu i wsp. wykazali, ze ckstrakt zelaza 0 st¢zeniu do 50 pg/mL nie obnizat
zywotnosci komorek srodbtonka (HUVEC) po 24 h ekspozycji [225].

Paim i wsp. uzyskali powyzej 70% przezywalnosci mezenchymalnych komoérek
zrebowych (MSC) w obecno$ci ekstraktow Fe, co speilnia kryterium braku
cytotoksycznosci wg ISO 10993-5 [226].

Podobne wyniki uzyskano dla komorek progenitorowych szpiku — niskie poziomy
Fe** sa dobrze tolerowane, natomiast stezenia >50-100 pg/mL prowadza

do nasilenia stresu oksydacyjnego i $mierci komorek [224].

Prosty model farmakokinetyczny pokazuje, ze calkowite rozpuszczenie stentu Fe

u dorostego podniostoby stezenie Fe we krwi tylko do okoto 7 pug/mL, czyli wartosci

zdecydowanie nizszej niz progi cytotoksycznosci [226]. W praktyce oznacza to, ze przy

realistycznych predko$ciach korozji Zelazne rusztowanie nie jest w stanie nasyci¢ uktadu krwi

jonami Fe na poziomie groznym dla komorek.

Na odpowiedz komérkowa wplywa nie tylko ilo$¢ zelaza, ale takze stan powierzchni

i sktad stopu:
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e W stopie Fe-30Mn-1C-0,02S wytworzonym metoda SLM poczatkowo
obserwowano stabg adhezje HUVEC i zaburzong ekspresj¢c CD31 na $wiezo
odstonigtej powierzchni. Po 7-28 dniach wstepnej degradacji, gdy na powierzchni
utworzylta si¢ warstwa produktow korozji, proliferacja komorek i ich fenotyp
wracaty do wartosci zblizonych do wartosci obserwowanych w prébie kontrolnej
[227].

e Gatt i wsp. odnotowali, ze ekstrakty z czystego Fe oraz stopow Fe-Mn-Ag
powodowaty ~50% spadek zywotnoSci osteoblastow in vitro, jednak
po wszczepieniu tych materiatdéw do ko$ci szczurow nie stwierdzono uszkodzen
tkankowych ani zaburzen przebudowy kostnej [228].

Te obserwacje podkreslaja dwie kwestie:

1. zachowanie in vitro bywa bardziej ,,surowe” niz in vivo, poniewaz srodowisko jest
prostsze i gorzej buforowane,

2. produkty korozji moga petié¢ role wtornej warstwy ochronnej, ktéra tagodzi

bezposredni kontakt komorek z metalem i stabilizuje odpowiedz biologiczng.

8.4.2. Badania in vitro — hemokompatybilnos¢ zelaza

Dla zastosowan naczyniowych kluczowe jest, czy materiat nie uszkadza komorek krwi
I nie promuje zakrzepicy. Wyniki dla czystego Fe sa tu wyjatkowo dobre. W testach hemolizy
kontaktowej dla zelaza uzyskiwano 2-2,7% hemolizy, czyli wyraznie ponizej progu 5%
uznawanego za bezpieczny wedlug 1SO 10993-4 [229], [230], [231]. W Kklasycznym
poréwnaniu Fe, 316L i Mg—Mn-Zn zelazo wykazato najnizsza adhezje ptytek [232]:

e Fe: ~940 plytek/mm?,

e stal 316L: ~7211 plytek/mm?,

e stop Mg: ~10270 ptytek/mm?.

To sugeruje, ze ryzyko zakrzepicy na Fe moze by¢ nawet nizsze niz dla materiatow
obecnie stosowanych klinicznie. W tych samych badaniach kontakt krwi z Fe wydtuzat czas
protrombinowy i nie powodowat istotnej aktywacji dopetniacza [232], co wskazuje raczej
na tendencj¢ ,,antytrombogenng” niz prozakrzepowa.

Domieszki stopowe mogg ten obraz modyfikowac:

e wysokie udzialy Zn lub Ag w stopach Fe-Zn/Fe—Ag potrafig zwigkszy¢ adhezje

ptytek, mimo Ze czysty Zn i Ag sa generalnie biozgodne [233], [234].
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e niewielkie dodatki wolframu lub tlenkow zelaza (Fe—Fe.0s) nie pogarszaja
hemokompatybilnosci wzgledem czystego Fe [235], [236].
Podsumowujac, czyste zelazo cechuje si¢ bardzo dobra zgodno$cia z krwig: nie
powoduje istotnej hemolizy, nie aktywuje nadmiernie ptytek i nie skraca czasow krzepnigcia.
Zapewnia to solidne bezpieczenstwo wyjsciowe dla stentow Fe, o ile domieszkowanie nie

pogorszy tych wlasciwosci.

8.4.3. Badania in vivo — odpowiedz tkankowa i bezpieczenstwo dlugoterminowe

Modele zwierzece potwierdzaja wysoka biokompatybilnos¢ zelaza obserwowang

in vitro i pozwalajg ocenic¢ reakcje tkanek na dlugotrwatg degradacje stentu.

Lokalna reakcja i przebarwienia

We wszystkich klasycznych modelach zwierzecych — krolikach, §winiach i szczurach
[226], [229], [237] — obraz histologiczny jest zaskakujaco spojny. W pierwszych tygodniach
po implantacji pojawia si¢ jedynie tagodna, samoograniczajaca si¢ odpowiedz zapalna, bez
martwicy, ropni czy oznak odrzutu. Architektura $ciany naczynia pozostaje nienaruszona,
a przebieg gojenia praktycznie nie r6zni si¢ od tego obserwowanego przy implantach stalowych
(316L) czy CoCr.

Charakterystycznym objawem degradacji Fe jest brunatne/czerwonobrazowe

przebarwienie tkanek w okolicy implantu:

e W modelu swinek miniaturowych (stenty Fe—N z sirolimusem) $ciana naczynia byta
wyraznie przebarwiona po 12 miesigcach, natomiast po ok. 53 miesigcach kolor
wracal do normy, a makrofagi zawierajace ztogi Fe obserwowano W weztach
chtonnych, bez cech patologii [229].

e W implantacjach podskornych dyskow Fe u szczurow intensywnos$¢ przebarwien
rosta wraz z postgpem korozji, ale nie towarzyszyly jej zmiany martwicze [226]

e W nowszych badaniach stentéw Fe wuwalniajacych sirolimus u $win
po 12 miesigcach widziano typowe brunatne przebarwienia, ztogi tlenkow zelaza
i hemosyderyny w makrofagach, bez zaburzenia przebudowy $ciany naczynia
ani cech przewlektego zapalenia [237].

Histologicznie sg to zmiany czysto barwnikowe, z prawidtowa strukturg tkanki —

odwracalne w skali kilku lat.
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Dane z kluczowych badan

Wybrane wyniki badan przedklinicznych:

e Peuster i wsp. (2001) — stenty z czystego Fe (2 1,5 mm, dt. 8 mm, ~6 mg) w aorcie
krélikow: po 6, 12 i 18 miesigcach brak proliferacji neointimy, zakrzepicy
i uszkodzen $ciany naczynia [180].

e Waksman i wsp. (2008) — stenty Fe w tetnicach wiencowych $win (28 dni): grubos¢
intimy porownywalna z CoCr, drozne $wiatlo naczynia [238].

e Lin i wsp. (2017) — cienkoscienne stenty Fe—N powlekane sirolimusem (masa
5-6 mg) u miniswinek: po 12-36 miesigcach prawie pelna degradacja metalu, brak
restenozy, brak przewleklego zapalenia [229].

e Saliba i wsp. (2023) — implanty Fe-Mn-Ag w kosci szczurow: mimo
cytotoksycznosci wobec osteoblastow in vitro, po 12 tygodniach in vivo nie
obserwowano patologii kostnej ani zwldknienia; jedyng zmiang bylo ciemnienie
tkanki [228].

e Shi i wsp. (2023) — 2-letnie badanie implantow Fe w aorcie szczuréw: brak zmian
w morfologii krwi, brak zaburzen masy ciata, brak zwigkszonej czestosci
nowotworow, toksycznosci narzagdowej czy wtoknienia watroby, nerek i $ledziony
[239].

Y.acznie wyniki tych badan prowadza do dos¢ klarownego wniosku: lokalna odpowiedz

na materiat jest tagodna i w pelni odwracalna, produkty korozji sa stopniowo fagocytowane
I usuwane, a w dlugiej obserwacji nie obserwuje si¢ ani toksycznosci narzadowej,

ani jakichkolwiek sygnatow dziatania pro-nowotworowego.

8.5. Wlasciwos$ci mechaniczne czystego zelaza na tle innych materialéw

implantacyjnych

W poprzednich rozdzialach szczegétowo omowiono trwate materiaty implantacyjne
(rozdz. 5) oraz biodegradowalne polimery (rozdz. 6) stosowane w stentach. W tym
podrozdziale skupiono si¢ na zelazie, porownujac jego wiasciwosci mechaniczne z innymi
metalami biodegradowalnymi (Mg, Zn) 1 najwazniejszymi materialami trwatymi, a takze
wskazujac praktyczne konsekwencje tych réznic dla konstrukeji rusztowan naczyniowych.
Podsumowujac, nie analizowano juz, ,,czy” zelazo moze by¢ materialem stentowym, lecz ,,jak”

jego mechanika wpisuje si¢ w wymagania dla tymczasowego rusztowania naczyniowego.
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8.5.1. Zelazo na tle innych biodegradowalnych metali

Czyste zelazo pod wzgledem mechaniki zblizone jest do stali niskoweglowych:
ma wysoki modut sprezystosci (~210 GPa) oraz stosunkowo duzg twardo$¢ (ok. 150 HV) [240].
W pordéwnaniu z magnezem i cynkiem oznacza to wyraznie wigkszg sztywnos¢ i no$nos¢ przy
tej samej grubosci przesel [241]. Zelazo Armco (czysto$¢ ~99,8%) osiaga granice plastycznosci
rzgdu 150 MPa oraz UTS ok. 200 MPa, przy zachowaniu duzej plastycznosci (wydtuzenie
do zerwania ~40%) [240]. Zastosowanie obrébki plastycznej na zimno oraz rozdrobnienie
ziarna pozwala podnies¢ UTS do poziomu 300-345 MPa, przy jednoczesnym zachowaniu
akceptowalnej ciagliwosci [242].

Z punktu widzenia projektanta stentu oznacza to, ze zelazo zachowuje si¢ jak klasyczny
metal konstrukcyjny, a nie jak ,miekki” biomaterial wymagajacy istotnych kompromisow
konstrukcyjnych.

W praktyce oznacza to, ze:

e przy tej samej geometrii stent zelazny zapewnia wigksza sit¢ radialng niz stent z Mg

czy Zn,

e mozliwe jest projektowanie cienszych przeset bez utraty stabilno$ci mechanicznej

rusztowania.

Wysoka sztywno$¢ Fe jest zaleta w naczyniach, zapewnia dobre podparcie przy
cienkich przestach. W implantach kostnych moze sprzyja¢ efektowi stress-shielding,
gdy sztywny implant przejmuje wigkszo$¢ obcigzen mechanicznych, odcigzajac kos¢ [243].
Dla rusztowan naczyniowych jest to jednak korzystne, poniewaz ,,nadmiar” sztywnosci

pozwala zmniejszy¢ grubo$¢ przgset bez utraty bezpieczenstwa.

Poréwnanie z metalami
Kluczowe parametry mechaniczne zelaza zestawiono w Tab. 8.1 z wybranymi metalami
stosowanymi w stentach, aby pokazaé jego pozycj¢ migdzy biodegradowalnymi Mg i Zn.

Tabela 8.1 Wiasciwo$ci mechaniczne zelaza na tle wybranych metali stosowanych w stentach naczyniowych.
Na podstawie danych literaturowych oméwionych w rozdziatach 7 i 8 [129, 135-138, 154, 175, 183].

Parametr Fe Mg Zn 316L (ref.)
Modut Younga [GPa] ~210 40-45 ~100 ~200
R,0,2 [MPa] ~150 (=300%) 120-200 150-250 200-300
Wydhuzenie [%)] ~40 5-15 10-20 ~40
Szybkos¢ korozji wolna szybka umiarkowana brak

* wartosci mozliwe do uzyskania po umocnieniu mikrostrukturalnym (odksztatcenie plastyczne, rozdrobnienie
ziarna).
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8.5.2. Zelazo w poréwnaniu z biodegradowalnymi polimerami

Na tle biodegradowalnych polimeréw (PLLA, PLGA, PGA, PCL) zelazo zachowuje si¢
jak materiat z innej klasy:

e polimery: E = 0,4-7 GPa, Rm =~ 40-70 MPa,

e zelazo: E =200 GPa, Rm =~ 200-300+ MPa.

Ta rdéznica wymusza inny projekt geometrii. Rdéznica migdzy ,,migkka”, trudng
do okietznania chemiag polimerow a ,twardy”, przewidywalng fizyka metalu przektada si¢
na inng filozofi¢ projektowania rusztowania. W zapewnieniu wymagane;j sity radialne;j:

e stenty polimerowe potrzebuja grubszych przesel (150-200 um), aby osiggnac

akceptowalng sile radialng [77],
e rusztowania zelazne moga pracowaé przy grubo$ci ok. 70 um, osiaggajac sity
radialne rzedu ~170 kPa, czyli gérnej granicy klinicznie pozadanej [244].

Polimery podczas degradacji tracg nie tylko mase, ale takze dynamicznie zmieniaja
modul sprezystosci 1 lokalny rozklad naprezen, co sprzyja mikropgknigciom
i nieprzewidywalnej utracie podparcia. Zelazo zachowuje si¢ bardziej ,,metalicznie”:
degradacja przebiega przy stabilnych parametrach sprezysto-wytrzymatosciowych
az do istotnego zmniejszenia przekroju no$nego. Klinicznie oznacza to bardziej przewidywalny
profil utraty podparcia w czasie, w przeciwienstwie do czesci konstrukcji polimerowych, gdzie

utrata funkcji mechanicznej moze nastgpowac skokowo.

8.5.3. Kompatybilnos¢ zelaza z technikami obrazowania

Wiasciwosci fizyczne Fe (gesto$¢, liczba atomowa, ferromagnetyzm) maja

bezposrednie znaczenie dla diagnostyki obrazowej stentow biodegradowalnych:

e RTG / fluoroskopia — zelazo daje umiarkowany kontrast (lepszy niz polimery,
gorszy niz Pt—Cr czy tantal). Widoczno§¢ mozna zwigkszy¢ poprzez lokalne
pogrubienia przeset lub markery z gestych metali. W praktyce klinicznej RTG stuzy
glownie do prowadzenia zabiegu implantacji, a nie do dlugoterminowego
monitorowania degradacji rusztowania [245].

e Tomografia komputerowa — wysoka gestos¢ Fe zapewnia dobrg widocznos¢
stentu; nowoczesne techniki rekonstrukcji (np. spektralne CT, monoenergetyczne
obrazy) pozwalajag ograniczy¢ artefakty | ocenia¢ stopien degradacji

oraz przebudowy §ciany naczynia [244].
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e Rezonans Magnetyczny (MRI) — ferromagnetyzm zelaza generuje artefakty i sity
mechaniczne w silnym polu. W pierwszych miesigcach po implantacji wskazana jest
ostrozno$¢ (lub calkowite unikanie MRI w miejscu stentu). Wraz z degradacja
I fragmentacja rusztowania wptyw ten stabnie; po 6—12 miesigcach interpretacja
obrazow jest zwykle mozliwa, cho¢ nie tak ,czysta” jak dla materialow
niemagnetycznych [246]. Paradoksalnie, fakt, ze artefakty MRI zanikajg wraz
z degradacja stentu, sam W sobie staje si¢ posrednim markerem jego bioresorpcji.

e Optyczna koherentna tomografia (OCT) — pozostaje zlotym standardem
dla lokalnej oceny appozji (przylegania stentu do §ciany naczynia), pokrycia przeset
i neointimy. W przypadku zelaza degradujacego jednorodnie OCT pozwala $ledzié
zanikanie elementoéw rusztowania oraz przebudowe naczynia praktycznie ,na

poziomie mikro” [247].

8.6. Stan Kkliniczny zelaznych BRS: realne ograniczenia i wnioski

projektowe

W ostatnich latach trzy systemy stentow opartych na zelazie weszly do badan
klinicznych, obejmujac rdézne naczynia krwionos$ne. Ponizej omoOwiono aktualny status

kliniczny tych systemow, a ich podstawowe parametry i fazy badan zestawiono w Tab. 8.2.

8.6.1. IBS Angel™ - naczynia plucne u dzieci

IBS Angel™ to cienkoscienny (=70 pum) stent z nitrowanego zelaza przeznaczony
do galezi tetnic plucnych i przewodu tetniczego. W badaniu FIH (First-In-Human,
11 pacjentéw, 3-14 lat) uzyskano istotne poszerzenie naczynia i spadek gradientu ci$nienia,
bez zakrzepicy, migracji ani restenozy w 3-miesi¢cznej obserwacji [248]. Trwa badanie IRIS
(NCT04973540; 82 dzieci, obserwacja do 24 mies.), a pierwsze doniesienia wskazuja

na utrzymanie droznosci stentow oraz brak ciezkich powiktan po 12 miesigcach [249].

8.6.2. Cienkos$cienny IBS™ eluujacy sirolimus — tetnice wiencowe

Wiencowy IBS™ (53-70 pm) uwalnia sirolimus z cienkiej warstwy Zn—polimer.
W badaniu FIM (45 chorych, zmiany de novo) TLF wyniost 2,2% po 6 mies. 1 6,7% po 3 latach.
Nie odnotowano zawatow, zgondéw ani zakrzepicy stentowej, a resorpcja strutow siegneta
~95% po 36 miesigcach[250]. Zakonczono rekrutacje do randomizowanego, $lepego badania
IRONMAN-II (=1000 pacjentow) poréwnujacego IBS z DES CoCr (Xience) [251], [252].
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8.6.3. IBS Titan™ — naczynia obwodowe ponizej stawu kolanowego

IBS Titan™ to dhugie stenty uwalniajace sirolimus (do 118 mm), przeznaczone
do naczyn BTK (Below-The-Knee) o $rednicy 2,25-4,25 mm u chorych z krytycznym
niedokrwieniem konczyn (ang. Critical Limb Ischemia CLI). Badanie NCT04849325 (RCT,
120 pacjentéw z CLI; IBS Titan vs PTA) oraz prospektywne NCT05971394 (200 chorych,
obserwacja do 24 mies.) ocenig drozno$¢ i bezpieczenstwo. Pelne wyniki spodziewane sg po

2026 roku [253].

Tabela 8.2 Aktualny stan badan klinicznych stentow z zelaza.

Nazwa | Zastosowanie | Material / Faza badania Szac. czas . .
L L. . Uwagi Zrodlo
stentu kliniczne powloka klinicznego degradacji
Cienko$cienny
IBS Tetnice ptucne | Nitrowane IRIS (.N.CTO4973$40)’ - . (70 pm),
s badanie jednoramienne | ~ 24 mies. . .| [248]

Angel™ u dzieci Fe, bez leku pediatryczny, niski
w toku .
profil

Tetnice Fe + Ultracienkie
™ i i -

IBS wiencowe, sirolimus + IRNONMAN .“ (RCT’ 2-3 lata podpdrki, brak [251],
(DES) . warstwa ~1000 pacjentow) . [252].
zmiany de novo . zakrzepicy w FIM

Zn—polimer
s | NaczyniaBTK | NCT04849325 (RCT), d?i‘igs"rsﬁr;
. u chorych L NCT05971394 2-3 lata J [253]
Titan™ sirolimus zastosowanie
zCLI (prospektywne) obwodowe

8.6.4. Perspektywy

Trzy opisane programy obejmujg praktycznie cale spektrum zastosowan klinicznych:
od naczyn wiencowych, przez segment BTK, po krazenie plucne u dzieci. Stanowia pierwsza
realng probe wprowadzenia zelaza jako materiatu w pelni bioresorbowalnego do praktyki
klinicznej. Wspoélne obserwacje obejmuja:
e okno skutecznego podparcia rzedu 6-12 miesiecy oraz docelowa resorpcje
w horyzoncie 2-3 lat,

e dotychczasowy brak zakrzepicy stentowej (0% w FIM i wstepnych raportach
IRIS/IBS Titan),

e potencjat skrocenia podwojnej terapii przeciwplytkowej (ang.Dual Antiplatelet
Therapy, DAPT) dzi¢ki niskiej trombogennosci Fe.

Jezeli badanie IRONMAN-II oraz koncowe wyniki IRIS i1 IBS Titan™ potwierdza
wstepne obserwacje, stenty zelazne moga sta¢ si¢ realng alternatywg dla rusztowan
magnezowych i polimerowych. Dotyczy to szczeg6dlnie zastosowan wymagajacych cienkich,
wytrzymatych przgsel oraz zgodnych z koncepcja ,leave-nothing-behind”, na przyktad

w populacji pediatrycznej. Przedstawione dane kliniczne potwierdzaja wykonalno$¢ koncepcji
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zelaznych BRS i1 wskazuja na potrzebe dalszych badan nad precyzyjng kontrolg kinetyki

degradacji oraz architektury strukturalnej materiatu.

8.7. Znaczenie przedstawionych zagadnien dla dalszej czeSci pracy

Zagadnienia przedstawione w tym rozdziale, dotyczace wlasciwosci chemicznych
zelaza, mechanizméw jego korozji oraz interakcji produktow degradacji z uktadem
biologicznym, pokazuja, ze wykorzystanie tego metalu jako biodegradowalnego biomateriatu
w implantologii naczyniowej wiaze si¢ z szeregiem powigzanych wyzwan chemicznych,
elektrochemicznych 1 biologicznych. Kluczowym problemem nie jest biozgodnos$¢ zelaza
ani jego zdolno$¢ do przenoszenia obcigzen mechanicznych, lecz mozliwos¢ kontrolowania
degradacji w dynamicznym srodowisku fizjologicznym oraz charakter powstajacej warstwy
produktéw korozji.

Analiza mechanizmo6w korozji zelaza pokazuje, ze proces ten silnie zalezy od lokalnych
warunkow $rodowiskowych, takich jak dostepnos¢ tlenu, sktad elektrolitu, obecnos¢ biatek
czy warunki przeplywu. Czynniki te wptywaja nie tylko na szybkos$¢ degradacji materiatu,
ale takze na stabilnos¢ i ciaglo$¢ warstwy produktow korozji. Warstwa ta moze czasowo petnié¢
role bariery dyfuzyjnej lub ulegaé destabilizacji, co prowadzi do przyspieszonej degradacji.
Dlatego projektowanie biodegradowalnych struktur zelaznych wymaga uwzglednienia nie
tylko sktadu chemicznego materiatu, ale takze jego mikrostruktury i architektury przestrzenne;.
Dobrze poznane mechanizmy metabolizmu Zelaza oraz jego fizjologiczna rola w organizmie
stanowig istotne tto interpretacyjne dla oceny potencjalnych skutkéw biologicznych produktow
degradacji. Cho¢ badania in vivo sg niezbedne do pelnej oceny bezpieczenstwa
i funkcjonalnos$ci biomateriatu, analiza zalezno$ci chemicznych i biologicznych na poziomie
mechanistycznym pozwala lepiej projektowaé badania in vitro i trafniej przewidywac
zachowanie materiatu na kolejnych etapach rozwoju.

Dobre wtasciwosci mechaniczne Zelaza w porOwnaniu z innymi materiatami
biodegradowalnymi pozwalaja projektowaé struktury o wigkszej porowatosci, przy
zachowaniu integralno$ci mechanicznej. To pozwala na regulacje kinetyki degradacji przez
odpowiednie ksztaltowanie architektury materiatu. W polaczeniu z modyfikacjami sktadu
chemicznego i powierzchni, podejscie to umozliwia jednoczesne sterowanie procesami
degradacyjnymi i odpowiedzig biologiczna, bez rezygnacji z wymagan mechanicznych
stawianych rusztowaniom naczyniowym.

Zagadnienia omowione w niniejszym rozdziale stanowig zatem bezposredni punkt

wyjscia dla czg¢sci doswiadczalnej pracy, w ktorej podjeto probe kontrolowania zachowania
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biodegradowalnych struktur zelaznych poprzez modyfikacj¢ ich architektury porowate;j,
mikrostruktury oraz wlasciwosci powierzchni. Przyjete podejscie badawcze ma na celu nie
tylko iloSciowa ocen¢ szybkosci degradacji materiatu, lecz przede wszystkim analizg
mechanizmow lezacych u podstaw obserwowanych zmian oraz ich znaczenia dla potencjalnych

zastosowan biomedycznych.
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9. Metody otrzymywania ukladow z zelaza

Biodegradowalne stenty zelazne mozna otrzymywac¢ zar6wno metodami klasycznymi,
takimi jak stapianie, obrobka plastyczna i cigcie laserowe, jak i z wykorzystaniem technologii
proszkowych oraz technik przyrostowych. Wybdr technologii wytwarzania istotnie
determinuje mikrostrukture materiatu, stan powierzchni, tempo degradacji korozyjnej
oraz wlasciwosci mechaniczne.

W tej pracy metody wytwarzania struktur metalicznych nie sg celem samym w sobie,
lecz czynnikiem ksztattujgcym witasciwosci materiatlu wyjsciowego, ktory nastepnie poddaje

si¢ analizie degradacyjnej 1 biologicznej.

9.1. Tradycyjne metody: stapianie, obrébka plastyczna i ciecie laserowe

Klasyczna droga wytwarzania metalowych stentow obejmuje otrzymanie potproduktu
w postaci rurki, jej obrobke plastyczng (walcowanie lub ciggnienie), a nastepnie precyzyjne
wyciecie geometrii stentu za pomocg lasera. Takie podejscie zastosowano juz w pierwszych
pracach Peustera, w ktorych laserowo wycinane rurki z zelaza miaty konstrukcje zblizong
do stentow wykonywanych ze stali 316L [180].

Do wytopu zelaza stosuje si¢ gtownie przetop indukcyjny w prézni (ang. vacuum
induction melting, VIM), polegajacy na topieniu wsadu w tyglu indukcyjnym przy ograniczonej
zawarto$ci tlenu i gazow, oraz przetop tukowy w prozni (ang. vacuum arc melting/remelting,
VAM/VAR), gdzie elektroda topi si¢ kroplowo tukiem elektrycznym [254]. Metody te
pozwalaja uzyska¢ wlewki o wysokiej czystosci i jednorodnym sktadzie chemicznym,
z ktorych wytwarza si¢ rurki do cigcia laserowego. Coraz cze$ciej zwraca si¢ uwage,
ze klasyczne odlewanie elektrod w procesie VIM moze prowadzi¢ do ukrytych defektow
tlenkowych w postaci bifilmow, ktére sa ,,dziedziczone” w kolejnych etapach przetopu i moga
lokalnie ostabia¢ materiat [255]. Dlatego rozwo0j technologii wytwarzania zelaza
biomaterialowego zmierza w kierunku metod o mniejszej turbulencji strugi metalu cieklego,
takich jak odlewanie przeciwgrawitacyjne czy modyfikowane uktady wlewowe.

Obrobka plastyczna na zimno prowadzi do umocnienia materiatu i rozdrobnienia ziarna,
co zwicksza granice plastycznosci (Rpo,2) oraz wytrzymato$¢ na rozcigganie, a takze
nieznacznie spowalnia procesy korozyjne dzigki bardziej zwartej 1 jednorodnej mikrostrukturze
[256], [257]. W praktyce stosuje si¢ kompromis miedzy wymaganym umocnieniem
a koniecznoscig zachowania odpowiednio wysokiego tempa biodegradacji. Przyktadem jest

system IBS Angel™, gdzie rurk¢ z Zelaza poddano obrdbce plastycznej, nastepnie azotowaniu
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w celu wytworzenia warstwy azotkow zwigkszajacych twardo$¢ i sztywnos$¢, a na koncu
precyzyjnemu cieciu laserowemu [250].

Tradycyjne metody wytwarzania metali umozliwiajg otrzymywanie materiatlow
o wysokiej jednorodnosci sktadu i dobrych wtasciwosciach mechanicznych, dlatego sg szeroko
stosowane w technologii implantow metalicznych. W badaniach nad biodegradowalnymi
materiatami metalicznymi petnig one jednak przede wszystkim rol¢ narzedzi do przygotowania
materiatu odniesienia, bez bezposredniego wpltywu na mechanizmy degradacji. Ich znaczenie
W niniejszej pracy polega na wyznaczeniu punktu odniesienia dla dalszych analiz dotyczacych

metod ksztattowania mikrostruktury i aktywnos$ci korozyjnej zelaza.

9.2. Metalurgia proszkdw i spiekanie

Metalurgia proszkow stanowi alternatywe dla technologii topienia i obrébki plastycznej,
umozliwiajgc jednoczesne ksztaltowanie geometrii wyrobu, porowatosci i mikrostruktury
materiatu [258]. Proces obejmuje wytworzenie proszku zelaza metoda atomizacji gazowej
lub redukcji tlenkow, mieszanie z ewentualnymi dodatkami stopowymi, formowanie wypraski
przez prasowanie, spiekanie w atmosferze ochronnej, najcze¢sciej argonu lub mieszaniny argonu
z 5% wodoru, a nastepnic ewentualne etapy wykanczania, takie jak kalibrowanie
czy wyzarzanie [259].

Do krytycznych parametréw procesu naleza czystos¢ proszku (zawarto$¢ tlenu ponizej
0,1%), typowy rozmiar czastek 10-50 pm, temperatura spiekania 11001300 °C oraz sktad
atmosfery spiekania [260]. Wykazano, ze atmosfera Ar + H: sprzyja przyspieszeniu korozji
w poréwnaniu z czystym argonem, co wynika z redukcji warstw tlenkowych na powierzchni
czastek i powstania mikrostruktury bardziej podatnej na degradacje [258]. Typowe wlasciwosci
mechaniczne Zelaza spiekanego to Rpo,. 200260 MPa, wydtuzenie do zerwania 10-30%
oraz modul Younga 70-110 GPa, przy szybkos$ci korozji okoto 0,3-0,5 mm-rok™, zaleznej
od porowatosci, atmosfery spiekania i obecnosci domieszek [261]. Parametry te sa
wystarczajace dla tymczasowych rusztowan naczyniowych, zwlaszcza w zastosowaniach
dopuszczajacych umiarkowang porowato$¢ materiatu.

Rozwinieciem klasycznej metalurgii proszkow jest technologia MIM (ang. Metal
Injection Molding), w ktorej mieszanina proszku i lepiszcza jest formowana metodg wtryskowa,
po czym lepiszcze usuwa si¢, a pozostaly szkielet metaliczny poddaje spiekaniu. Metoda ta
umozliwia wytwarzanie cienko$ciennych rurek i struktur siatkowych o ztozonej geometrii, przy

jednoczesénie wyzszej szybkosci korozji w porownaniu z materiatami odlewanymi [261].
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Metody proszkowe umozliwiaja otrzymywanie struktur metalicznych o szerokim
zakresie wlasciwo$ci materiatowych i sktadu, jednak ich stosowanie wiaze si¢ z wyzwaniami
dotyczacymi jednorodnosci mikrostruktury oraz powtarzalno$ci parametréw technologicznych.
W  kontek$cie biomateriatow biodegradowalnych aspekty te majg istotne znaczenie
dla interpretacji wynikow badan degradacyjnych, dlatego technologie proszkowe wymagaja
szczegoOlnie starannej kontroli procesu, jesli maja stanowi¢ podstawe dalszych analiz

materiatowych [262].

9.3. Iskrowe spiekanie plazmowe

Iskrowe spiekanie plazmowe (ang. Spark Plasma Sintering, SPS) stanowi odmiang
jednoosiowego prasowania na goraco, w ktorej przez forme¢ grafitowa i proszek metaliczny
przepuszczany jest impulsowy prad o duzym natezeniu. Umozliwia to bardzo szybkie
nagrzewanie, si¢gajace setek stopni na minute, krétkie czasy wygrzewania rzedu kilku minut
oraz osigganie pelnego zageszczenia materialu przy temperaturach nizszych niz w klasycznym
spiekaniu [263]. W przypadku zelaza proces SPS prowadzony jest zwykle w temperaturze
650-1000 °C, pod ci$nieniem 30-50 MPa, w atmosferze prozni lub argonu [264].

Technologia SPS znajduje zastosowanie gldwnie w szybkim screeningu materiatowym
w postaci dyskow, pierscieni lub prostych rurek, w otrzymywaniu stopodw i kompozytow zelaza,
takich jak Fe-W, Fe-Pd czy Fe-Au/Ag, o drobnoziarnistej mikrostrukturze, a takze
w badaniach zaleznosci pomiedzy wielkoscig ziarna a szybkoscig korozji [265]. Wykazano,
ze drobnoziarniste zelazo otrzymane metoda SPS moze korodowa¢ nawet o 50-60% szybciej
niz materiaty o wigkszym rozmiarze ziarna, przy zachowaniu poréwnywalnej
biokompatybilno$ci [266]. Ograniczeniem tej technologii pozostaje jednak geometria
wyrobow, poniewaz SPS umozliwia wytwarzanie jedynie potproduktéw o prostych ksztaltach,
ktore nie stanowig bezposrednio gotowych stentow.

Iskrowe spiekanie plazmowe stanowi efektywne narzedzie do otrzymywania probek
zelaza o kontrolowanej mikrostrukturze i1 zwigkszonej aktywnos$ci korozyjnej, zwlaszcza
na etapie badan podstawowych i porownawczych. Ze wzglgdu na ograniczenia geometryczne

pelni gléwnie funkcje metody badawczej, a nie technologii wytwarzania gotowych implantow.
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9.4. Elektroformowanie i elektroprzedzenie

9.4.1. Elektroformowanie

Elektroformowanie polega na elektrochemicznym osadzaniu metalu na mandrylu
(matrycy), ktéry po zakonczeniu procesu jest usuwany, pozostawiajac cienkoscienng strukture
metaliczng. Metoda ta umozliwia otrzymywanie jednorodnych powtok zelaza o bardzo
drobnoziarnistej mikrostrukturze oraz UTS rzedu 400 MPa, granicy plastyczno$ci Rpo,2 okoto
350 MPa oraz wydtuzeniu do zerwania wynoszacym 15-20% [203], [267].

Probki elektroformowane wykazuja szybsza degradacje niz materialty odlewane,
co wigze si¢ z duza gestoSciag granic ziaren oraz wysokg czystoscig chemiczng [258].
Technologia ta pozostaje obecnie gtdéwnie narzgdziem badawczym, wymagajacym precyzyjnie
wykonanych mandryli oraz $cistej kontroli parametréw procesu, takich jak pH elektrolitu

1 gestos$¢ pradu.

9.4.2. Elektroprzedzenie

Elektroprzgdzenie (ang. electrospinning) jest stosowane przede wszystkim
do nanoszenia cienkich, bioaktywnych powlok polimerowych na powierzchni¢ stentow.
W przypadku uktadow zZelaznych technika ta moze stuzy¢ do tworzenia powlok kontrolujacych
lokalne pH oraz tempo korozji, dziatajacych jako bariera wygtadzajaca uwalnianie jonéw Fe**
1 Fe*', a takze do wprowadzania nanowtokien Fe lub Fe.Os jako komponentow hybrydowych
[268], [269].

Wykazano, ze degradujaca powloka polimerowa moze lokalnie obniza¢ pH
w mikrosrodowisku, co prowadzi do przyspieszenia korozji rdzenia Zelaznego 1 ograniczenia
krotkotrwatych pikow stezen jondw [270]. Rozwazane jest rOwniez zastosowanie nanowlokien
zelaza jako dodatku wzmacniajgcego powloke lub lokalnego Kkatalizatora proceséw
korozyjnych.

9.5. Techniki przyrostowe (druk 3D metalu)

Addytywne wytwarzanie metalu umozliwia tworzenie struktur o zlozonej
1 spersonalizowanej geometrii, jednak w przypadku Zelaza napotyka na ograniczenia zwigzane
z wysoka temperaturg topnienia, podatno$cig proszku na utlenianie oraz konieczno$cig
uzyskiwania bardzo cienkich przgset o grubosci ponizej 120-150 pm bez wad
technologicznych [271].
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9.5.1. SLMi EBM

W technologii selektywnego topienia laserowego (ang. Selective Laser Melting, SLM)
proszek zelaza jest miejscowo topiony wigzkg lasera w atmosferze ochronnej, co pozwala
uzyskac gestos¢ wyrobow siegajaca 98—-99% gestosci teoretycznej oraz dobre wilasciwosci
mechaniczne. Jednocze$nie materiaty te czesto wykazuja bardzo wolng korozje, wynikajaca
z drobnoziarnistej 1 jednorodnej mikrostruktury oraz braku wyraznych lokalnych ogniw
galwanicznych. Zastosowanie obrobki cieplnej, na przyklad w atmosferze wodoru, moze
przyspieszy¢ degradacj¢ kosztem czg$ci parametréw mechanicznych [182].

W technologii topienia wigzka elektronow (ang. Electron Beam Melting, EBM) proces
prowadzony jest w prézni, co ogranicza utlenianie proszku, a otrzymywane struktury
charakteryzuja si¢ wysoka gestoscig 1 dobrg wytrzymalo$cig. Korozja moze przebiegac¢ nieco
szybciej niz w materiatach SLM, co wigze si¢ z obecnoscig mikroporéw oraz faz o charakterze

martenzytycznym, jednak rozdzielczo$¢ procesu ogranicza minimalng grubo$¢ przeset [272].

9.5.2. Ekstruzja materiatu (robocasting)

W robocastingu (ang. robotic material extrusion) pasta zlozona z proszku zelaza
i lepiszcza jest wyciskana przez dysze, a nastgpnie poddawana procesom usuwania lepiszcza
i spiekania. Technika ta umozliwia wytwarzanie struktur porowatych i gradientowych przy
relatywnie niskich kosztach proszku w poréwnaniu z metodami SLM, a uzyskiwane szybkos$ci
korozji rzedu 0,3 mm-rok! sg korzystne dla zastosowan biodegradowalnych [271].

Ograniczeniem pozostaje doktadno$¢ procesu, gdyz minimalna grubos¢ $cianek zwykle

nie jest mniejsza niz 150-180 pm [271].

9.5.3. Drukowanie spoiwem (binder-jetting)

Binder-jetting to przemystowa technologia druku 3D, w ktorej ciekly srodek wigzacy
(spoiwo) jest selektywnie natryskiwany na warstwy proszku (metal, ceramika, piasek), taczac
je w tréjwymiarowe elementy, po czym caly wyrob poddaje si¢ procesom odgazowania
I spiekania [273].

Zaleta tej metody jest prowadzenie etapu druku w temperaturze pokojowej, co ogranicza
utlenianie proszku, a takze mozliwos$¢ tatwego wprowadzania kontrolowanej porowatosci,
na przyktad z wykorzystaniem poroforéw takich jak NaCl. Do wad naleza skurcz i deformacje
wyrobu podczas spiekania oraz trudnos$ci w uzyskiwaniu bardzo cienkich przgset o grubosci

ponizej 150 pm [274].

98



9.6. Poréwnanie metod i kierunki rozwoju

W ujeciu materiatowo-chemicznym metody topienia w potgczeniu z obrobka plastyczng
zapewniaja wysoka czysto$¢ 1 wytrzymato§¢ mechaniczng materiatu, lecz prowadza
do najwolniejszej korozji, co czyni je odpowiednimi do wytwarzania cienkich i wytrzymatych
stentow wymagajacych dodatkowych zabiegow, takich jak domieszkowanie czy wprowadzanie
porowatosci, aby przyspieszy¢ degradacj¢. Technologie proszkowe, w tym PM, MIM oraz SPS,
umozliwiajg sterowanie porowatoscig i rozmiarem ziarna, prowadzac do szybszej i bardziej
jednorodnej korozji w zakresie 0,2-0,6 mm-rok! przy zachowaniu wystarczajacej
wytrzymatosci dla tymczasowych rusztowan. Z kolei techniki addytywne, takie jak SLM,
EBM, robocasting czy binder-jetting, pozwalaja na tworzenie zlozonych architektur
oraz lokalne rdznicowanie porowatosci, jednak wymagaja dalszego rozwoju technologicznego,
aby jednocze$nie zapewnic cienkie przesta, brak wad oraz kontrolowane tempo degradacji.

Niezaleznie od wybranej technologii, kluczowe z punktu widzenia chemii zelaza
pozostaja stan powierzchni (rodzaj 1 grubo$¢ warstw tlenkowych, obecno$¢ bifilmow
1 defektow), wielko$¢ 1 rozktad ziaren oraz obecno$¢ faz miedzykrystalicznych i domieszek.
To wlasnie te cechy, a nie nominalna ,,czysto$¢” stopu, determinujg aktywno$¢ korozyjna,

charakter produktow degradacji oraz ostatecznie biokompatybilnos¢ stentow zelaznych.
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10. Rola mikrostruktury i porowatosci w biodegradacji zelaza

W rozdziale 9 omowiono technologie wytwarzania uktadow zelaznych, ktore pozwalaja
ksztattowa¢ m.in. mikrostruktur¢ i porowato$¢. Niniejszy rozdziat koncentruje si¢ na tym,
jak porowato$¢ 1 mikrostruktura zelaza wplywaja na jego korozje, biozgodnosé
oraz wilasciwo$ci mechaniczne, traktujgc je jako kluczowe narzedzia przyspieszania

biodegradacji i dopasowania implantu do wymagan biologicznych.

10.1. Wplyw mikrostruktury zelaza na korozje i biozgodno$¢

Mikrostruktura zelaza, obejmujaca rozmiar ziarna, ge¢sto$¢ granic ziaren, obecnos¢
dyslokacji oraz defektow strukturalnych, bezposrednio determinuje jego aktywnos¢ korozyjna
w srodowisku fizjologicznym. Rafinacja ziarna zwicksza udzial granic ziaren, ktore stanowia
lokalne centra reakcji elektrochemicznych i sprzyjaja powstawaniu mikroogniw korozyjnych,
przyspieszajacych degradacje. Wykazano, Ze drobnoziarniste warstwy powierzchniowe,
powstate na przyktad w wyniku intensywnej obrobki plastycznej lub obrobki strumieniowo-
Sciernej, obnizaja potencjal korozyjny zelaza i kilkukrotnie zwickszaja gesto$¢ pradu
korozyjnego w poréwnaniu ze stanem wyj$ciowym materiatu [254]. Kluczowe znaczenie ma
jednak nie sam rozmiar ziarna, lecz charakter i1 gestos¢ defektow strukturalnych.
Drobnoziarniste zelazo po kontrolowanej rekrystalizacji, pozbawione nadmiaru dyslokacji
1 naprezen wewnetrznych, moze wykazywac¢ wolniejsza korozje niz materiat gruboziarnisty
o wysokiej gestosci defektow [275].

W dalszej czg$ci rozdziatu szczegdlny nacisk potozono na porowatos¢ jako parametr,
ktory w warunkach in vivo najsilniej moduluje lokalne srodowisko korozyjne oraz odpowiedz
tkankowa, przy czym jej efekt pozostaje scisle powigzany z mikrostrukturg scianek materiatu.

Pory w strukturze Zelaza dzialaja jak mikroszczeliny, w ktorych ograniczona dyfuzja
tlenu i produktéw reakcji prowadzi do lokalnego obnizenia pH oraz wzrostu st¢zenia jondw
chlorkowych, co sprzyja anodowemu rozpuszczaniu Fe. Wnetrza porow petlig funkcje
mikroanod, natomiast powierzchnia zewnetrzna dziata jako mikrokatoda [192]. Gromadzenie
si¢ jonow Fe?* 1 Fe** w porach, w polaczeniu z reakcjami typu Fentona, prowadzi do generacji
rodnikéw hydroksylowych <OH, co moze lokalnie indukowa¢ stres oksydacyjny
w otaczajacych tkankach. W przeciwienstwie do magnezu, zelazo nie wytwarza znaczacych
ilosci wodoru podczas korozji, poniewaz proces utleniania zachodzi gléwnie z udziatem tlenu
rozpuszczonego w plynach ustrojowych, co eliminuje problem powstawania kieszeni

gazowych [192]. Nadmierna akumulacja produktow korozji oraz jonow Fe*'/Fe**
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w zamknigtych porach moze jednak sprzyja¢ przediuzaniu si¢ stanu zapalnego. Z tego wzgledu
optymalna mikrostruktura materialu biodegradowalnego powinna umozliwia¢ zwickszenie
tempa degradacji zelaza, przy jednoczesnym ograniczeniu ryzyka wywotania niekontrolowane;j

reakcji biologicznej.

10.2. Metody otrzymywania porowatego Zelaza

Porowato$¢ w strukturach zelaznych mozna ksztattowa¢ za pomoca réznych grup
metod, ktore r6znig si¢ zaroOwno mechanizmem generowania pustych przestrzeni, jak i stopniem
ingerencji w mikrostrukture $cianek materiatu. Wybor technologii wplywa jednoczes$nie
na udzial poréw, ich morfologi¢ oraz stopien polaczenia, co w konsekwencji determinuje
wlasciwosci korozyjne 1 mechaniczne otrzymanego uktadu.

Jednym z najcze$ciej stosowanych podejs¢ jest metoda wypetniacza przestrzennego
(ang. space-holder), w ktorej proszek zelaza miesza si¢ z porogenem, takim jak NaCl, mocznik
lub PMMA. Nastepnie mieszaning prasuje si¢, a po uformowaniu porogen usuwa si¢ przez
rozpuszczanie lub rozktad termiczny [276], [277], [278], [279]. Zwigkszenie udziatu porogenu
w mieszance prowadzi do wzrostu porowatos$ci i zazwyczaj przyspiesza korozjg, jednak
odbywa si¢ to kosztem spdjnosci mechanicznej oraz no$nosci metalicznego szkieletu. W tego
typu strukturach typowy zakres porowatosci wynosi okoto 20-60%, a rozmiar poréw miesci
si¢ zwykle w przedziale od kilkudziesieciu do kilkuset mikrometréw. Pozwala to na wyrazng
modyfikacj¢ lokalnych warunkéw korozyjnych przy zachowaniu funkcjonalnej architektury
materiatu.

Alternatywa jest spiekanie proszkow z kontrolowang gestosciag w ramach klasycznej
metalurgii proszkow, gdzie nie stosuje si¢ porogenu, a porowato$¢ wynika z celowo niepetnej
densyfikacji materiatu [280]. W tym podejsciu kluczowe znaczenie maja parametry procesu,
takie jak frakcja i morfologia proszku, ci$nienie prasowania oraz warunki spiekania. Czynniki
te wspoOlnie determinujg stopien potaczenia czastek i1 udzial pustek. Zaletg tej metody sa
relatywnie niskie koszty oraz mozliwos¢ zachowania ciaglosci metalicznego szkieletu nawet
przy znacznej porowatosci, typowo w zakresie 20-50%. Jest to korzystne w kontekscie
kompromisu pomiedzy degradacjg a wymaganiami wytrzymato$ciowymi.

Trzecig grupe stanowig technologie addytywne, w ktérych porowato$¢ moze by¢
projektowana geometrycznie juz na etapie modelowania, rowniez w postaci kontrolowanych
gradientow. Metody takie jak SLM oraz drukowanie spoiwem umozliwiaja wytwarzanie
regularnych struktur komorkowych, na przyktad sze$ciennych lub oktaedrycznych,

oraz uzyskiwanie w petni potaczonych porow o rozmiarach przekraczajacych 100 um. Takie
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rozwigzania sprzyjaja penetracji plynow i migracji komorek [199], [281], [282]. Dodatkowo
szybkie chlodzenie, charakterystyczne dla procesow przyrostowych, sprzyja formowaniu
drobnoziarnistej mikrostruktury o podwyzszonej aktywnosci korozyjnej. W rezultacie
drukowane Zelazo czesto degraduje szybciej niz material odlewany [282].

Podsumowujac, wybdr metody ksztattowania porowatosci determinuje nie tylko udziat
i rozktad poréw, ale takze mikrostrukture $cianek, a tym samym powigzane wlasciwosci
korozyjne 1 mechaniczne. W dalszej czesci pracy zastosowano metod¢ replikacji, czyli
podejécie spickania na szablonic polimerowym umozliwiajgce uzyskanie struktur
0 przestrzennie zdefiniowanej sieci porow i cigglym szkielecie metalicznym. Pozwala to na
analiz¢ wptywu geometrii struktury na przebieg degradacji oraz wlasciwosci funkcjonalne

materiatu.

10.3. Porowatos¢ otwarta i zamknieta — znaczenie dla degradacji

| zastosowan implantéw Zelaznych

Oprdcz catkowitej zawarto$ci porOw, istotna jest rowniez ich topologia, ktora
determinuje dostep elektrolitu do wngtrza struktury, transport produktéw korozji oraz sposéb
interakcji materialu z otaczajaca tkanka. Porowato$¢ zelaza moze by¢ otwarta, gdy pory sa
potaczone ze soba i ze Srodowiskiem zewnegtrznym, lub zamknieta, gdy puste przestrzenie
pozostaja odizolowane wewnatrz materiatu. Oba typy porowatosci znaczaco rodznig si¢

wplywem na przebieg korozji, biozgodnos¢ oraz wlasciwosci mechaniczne uktadu.

10.3.1. Porowatos¢ otwarta

Porowato$¢ otwarta tworzy przestrzenng sie¢ polaczonych kanalow 1 komor,
co umozliwia swobodny transport elektrolitu do wne¢trza materiatu. W rezultacie zelazo
0 otwartej strukturze poréw ulega szybszej i bardziej jednorodnej degradacji w poréwnaniu
z materialem litym [186].

Ciagla cyrkulacja plynu ustrojowego ogranicza lokalne nagromadzenie produktow
korozji, takich jak FeOOH 1 Fe.Os, poniewaz sg one systematycznie usuwane z wngtrza
struktury, co zmniejsza ryzyko lokalnej pasywacji powierzchni [209]. Otwarta porowato$¢
sprzyja réwniez integracji materiatu z tkanka, umozliwiajac penetracj¢ komorek, zarowno
w zastosowaniach kostnych, jak i naczyniowych, gdzie istotna jest migracja komorek
srodbtonka [186].

Bardziej jednorodny rozktad reakcji elektrochemicznych poprawia przewidywalno$¢

degradacji, co jest kluczowe dla funkcjonowania stentéw i rusztowan kostnych [273].
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Pod wzgledem mechanicznym obecno$¢ otwartej porowatos$ci obniza wytrzymatosé
w porownaniu z materiatem litym. Jednak przy tym samym udziale objgtosciowym poréw,
struktury o porowatosci otwartej] wykazuja wyzsza nosno$¢ niz uklady z porowatoscig

zamknieta, poniewaz nie zawierajg izolowanych koncentratorow napregzen.

10.3.2. Porowato$¢ zamknieta

Porowato$¢ zamknigta charakteryzuje si¢ obecnos$cig izolowanych pegcherzykow
lub pustych przestrzeni catkowicie otoczonych metalicznym szkieletem. Ograniczony dostegp
elektrolitu do wnetrza takich poréw powoduje wolniejsza i silnie niejednorodng degradacje
materialu, ktorej przebieg jest w wickszym stopniu uzalezniony od warunkow lokalnych
na powierzchni zewnegtrznej. Produkty korozji, gtdéwnie FeOOH i Fe20s, moga akumulowac si¢
wewnatrz zamknigtych pordéw, co sprzyja lokalnej pasywacji i wtornemu hamowaniu procesow
korozyjnych [199].

Z perspektywy mechaniki materialow, izolowane puste przestrzenie dziatajg jako silne
koncentratory naprezen, zwigkszajac podatno$¢ struktury na inicjacje mikropeknigé
oraz obnizajac odporno$¢ zmeczeniowg 1 wytrzymato§¢ na pekanie. Pod wzgledem
biologicznym, porowato$¢ zamknigta nie sprzyja integracji z tkanka, poniewaz pory sa
niedostepne dla komorek. W przypadku duzych, powierzchniowo odstonigtych pustek moze
dochodzi¢ do lokalnego odklejania si¢ tkanki od powierzchni implantu, co dodatkowo pogarsza

odpowiedz biologiczng [199].

10.3.3. Poréwnanie inzynierskie

Charakter porowato$ci materiatu odgrywa kluczowa role w projektowaniu
biodegradowalnych implantow Zelaznych. Najwazniejsze rdznice pomig¢dzy porowatoscia
otwarta a zamknigta, istotne dla kinetyki degradacji, wtasciwosci mechanicznych

oraz odpowiedzi biologicznej, zostaty zestawione w tabeli 10.1.

Tabela 10.1 Poréwnanie porowato$ci otwartej i zamknietej.

Cecha Porowato$¢ otwarta Porowato$¢ zamknieta
Dostep elektrolitu wysoki niski
Szybkos¢ korozji wyzsza, bardziej réwnomierna nieregularna, okresowo hamowana
Uwalnianie Fe*/Fe** stabilne, przewidywalne zmienne, skokowe
Pasywacja wewnatrz porow minimalna czesta
Integracja z tkankg dobra staba
Wytrzymatosé $rednia, stabilna nizsza, ryzyko peknig¢
Zastosowania stenty, rusztowania, kotwice raczej niepozadana w implantach
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Implikacje projektowe

W projektowaniu biodegradowalnych implantéw zelaznych porowato$¢ otwarta
stanowi rozwigzanie zdecydowanie korzystniejsze. Zapewnia bardziej przewidywalng 1 szybsza
degradacj¢ materiatu dzigki statemu dostepowi elektrolitu do wnetrza struktury, wspiera
procesy gojenia oraz integracje tkankowa poprzez umozliwienie migracji komorek, a takze
ogranicza ryzyko lokalnego nagromadzenia produktéw korozji. Z kolei porowato$¢ zamknieta
powinna by¢ minimalizowana, poniewaz prowadzi do niejednorodnej, okresowo hamowane;j
degradacji oraz sprzyja powstawaniu koncentrator6w naprezen, co negatywnie wplywa

zardwno na wlasciwosci mechaniczne implantu, jak i na jego funkcjonalno$¢ biologiczna.

10.4. Porowatos¢ a szybkos¢ korozji zelaza

Badania wykazaly, ze wzrost porowatosci, na przyktad z okoto 17 do 40%, powoduje
zwigkszenie gestosci pradu korozyjnego z 11 do 80 pA/cm? oraz przesunigcie potencjatu
korozyjnego w kierunku bardziej ujemnych wartosci [192]. Oznacza to nawet kilkunastokrotne
przyspieszenie korozji w porownaniu do litego zelaza. W przypadku uporzadkowanych struktur
porowatych odnotowano szybkos$¢ degradacji siegajaca 1 mm/rok, podczas gdy dla materiatu
zwartego wynosi ona okoto 0,1 mm/rok [193]. Testy zanurzeniowe potwierdzaja, ze porowate
zelazo traci kilka procent masy juz w pierwszych dniach, podczas gdy lity materiat praktycznie
nie wykazuje ubytku [273].

Z czasem jednak korozja ulega spowolnieniu, poniewaz produkty korozji, takie jak
FeOOH i Fe20s, gromadzg si¢ wewnatrz porow, czgsciowo blokujac dostep elektrolitu i tlenu.
Szybkos¢ korozji moze zmniejszy¢ si¢ nawet o polowg miedzy pierwszym a dwudziestym
6smym dniem ekspozycji [273]. Zjawisko to wskazuje, ze sama porowato$¢ nie gwarantuje
trwalego przyspieszenia degradacji i powinna by¢ analizowana lacznie z charakterem
oraz stabilno$cig warstwy produktow koroz;ji.

Obserwowane spowolnienie procesu w czasie podkresla kluczowa role narastania
1 stabilizacji warstwy produktéw korozji, ktorej wlasciwosci w strukturach porowatych moga
r6zni¢ si¢ od tych na powierzchniach litych.

Istotne sg takze:

e Charakter porowatosci: otwarta, dobrze skomunikowana sie¢ poréw sprzyja

wyptukiwaniu produktow korozji oraz zapewnia bardziej rOwnomierng degradacje.

e Hierarchiczna porowatos¢: mikropory zwigkszajg stosunek powierzchni

do objetosci (S/V), natomiast makropory petnig funkcje kanaléw transportowych.
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Porowato$¢ stanowi skuteczne narzedzie przyspieszania biodegradacji zelaza, jednak
wymaga kontroli w celu unikni¢cia nadmiernej lokalnej pasywacji oraz nierbwnomiernego
ubytku przekroju. Przedstawione zalezno$ci stanowig punkt odniesienia do analizy wptywu

architektury porowatej pian zelaznych na przebieg degradacji, oméwionej w rozdziale 18.

10.5. Porowato$¢ a biozgodnos$¢ i odpowiedz tkankowa

Porowato$¢ znaczaco wplywa na interakcje implantu z otaczajacymi tkankami,
modyfikujac zarowno przebieg integracji biologicznej, jak i lokalng odpowiedz zapalna.
Udowodniono, ze pory o rozmiarach 100-500 pum sprzyjaja wrastaniu tkanki Kkostnej
oraz unaczynieniu implantu, co prowadzi do efektywnej osteointegracji [186]. Badania
na modelach zwierzecych wykazaly, ze porowate implanty Zelazne moga by¢ wypelniane
tkankg kostng bez powstawania wtdknistej pseudokapsuty, co potwierdza korzystng odpowiedz
biologiczna.

W zastosowaniach naczyniowych chropowata i porowata powierzchnia stentu sprzyja
kolonizacji przez komorki srodbtonka, co przyspiesza proces endotelializacji. Produkty korozji
zelaza mogg tworzy¢ lokalng matrycg wspierajacg osadzanie fibryny i adhezje komorek [283].
Otwarta porowato$¢ umozliwia migracje komoérek ukladu odpornosciowego, takich jak
makrofagi, osteoklasty oraz komorki prekursorowe. Ulatwia takze transport plynow
ustrojowych i usuwanie produktow korozji z wnetrza struktury [209]. Dodatkowo, porowate
struktury metaliczne moga petni¢ funkcje nosnika lekow, na przyktad substancji
antyproliferacyjnych, ktore s3 magazynowane w porach i uwalniane w sposoéb kontrolowany
w otoczeniu implantu [275].

Biologiczne korzySci wynikajace z porowatosci nalezy rozpatrywaé w kontek$cie
potencjalnych zagrozen. Zbyt szybka degradacja moze prowadzi¢ do lokalnej akumulacji
jonow Fe** 1 Fe** w porach, co skutkuje przecigzeniem makrofagoéw i sprzyja utrzymywaniu si¢
przewlektego stanu zapalnego. W badaniach na zwierzegtach odnotowano podwyzszony poziom
ferrytyny oraz obecno$¢ czastek zelaza w weztach chtonnych, jednak przy umiarkowanym
tempie korozji nie obserwowano wyraznych uszkodzen narzadowych [284]. Wysokie lokalne
stezenia jonow zelaza moga wywotywac miejscowe dziatanie cytotoksyczne poprzez indukcje
stresu oksydacyjnego i hamowanie proliferacji komdrek, co szerzej omowiono w rozdziale
7.4.1. Efekt ten jest zwykle stabszy niz w przypadku magnezu, gdzie istotng role odgrywa
gwattowna alkalizacja §rodowiska, jednak moze by¢ istotny przy agresywnych parametrach
degradacji zelaza. Z perspektywy mechanicznej nadmierna porowato$¢ ostabia rusztowania

1 moze prowadzi¢ do ich przedwczesnej fragmentacji. Drobne fragmenty zelaza zazwyczaj
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pozostaja lokalnie i ulegaja stopniowej resorpcji, jednak projekt implantu powinien zapewnia¢
integralno$¢ strukturalng w kluczowym okresie gojenia [285].

Podsumowujac, porowatos¢ sprzyja biozgodnosci i integracji implantu z tkanka, o ile
tempo degradacji miesci si¢ w zakresie bezpieczenstwa okreslonym przez tolerancj¢ organizmu

na zelazo oraz zdolno$¢ do buforowania lokalnych produktéw korozji.

10.6. Porowatos¢ a wlasciwosci mechaniczne

Porowato$¢ nieuchronnie prowadzi do istotnego obnizenia sztywnos$ci i wytrzymatosci
metali, co stanowi jedng z glownych konsekwencji wprowadzania pustych przestrzeni
do metalicznego szkieletu [286]. Dla litego zelaza modut Younga wynosi okoto 210 GPa,
natomiast w przypadku pianek zelaznych o porowato$ci okoto 45% warto$¢ ta spada
do 0,8-1 GPa. Przy bardzo wysokim udziale porow, siegajacym 85-90%, modut sprezystosci
obniza si¢ do poziomu setek MPa [287]. Jednoczesnie wytrzymato$¢ na Sciskanie takich
struktur moze wynosi¢ zaledwie kilkanascie lub kilkadziesigt MPa, co zbliza wtasciwos$ci
mechaniczne materiatu do parametrow kos$ci gabczastej, dla ktorej modut sprezystosci miesci
si¢ w zakresie 10-3000 MPa, a wytrzymatos¢ na $ciskanie wynosi kilkanascie MPa [287].
W kontekscie implantow kostnych takie dopasowanie sztywnosci moze by¢ korzystne,
poniewaz ogranicza efekt ,stress shielding”. Jednak w zastosowaniach wymagajacych
wysokiej no$no$ci stanowi to istotne ograniczenie funkcjonalne.

W przypadku stentow naczyniowych wysoka porowatos¢ jest szczegdlnie niekorzystna,
poniewaz prowadzi do redukcji efektywnego przekroju nosnego, zmniejszenia sity radialnej
oraz zwigkszenia podatnosci konstrukcji na trwale odksztatcenia pod wpltywem obcigzen
pulsacyjnych. W zwiazku z tym w praktyce stosuje si¢ rozwigzania hybrydowe, ktére tacza
umiarkowang porowato$¢ z modyfikacja skfadu lub mikrostruktury materiatu. Przyktadem sa
cienkoscienne stenty wykonane z azotowanego zelaza, ktore przy grubosci przgset okoto
70 um osiggajg sile radialng rzedu 170 kPa oraz odpornos$¢ na zgniatanie porownywalng
ze stentami ze stopéw Co—Cr [229], [288], [289], [290]. Takie podejscie umozliwia zachowanie
wymagane] funkcjonalno$ci mechanicznej przy jednoczesnym zwigkszeniu aktywnosci
korozyjnej materiatu.

Badania numeryczne z wykorzystaniem metody elementéw skonczonych stanowia
istotne narzedzie wspomagajace projektowanie porowatych struktur zelaznych. Symulacje
wykazuja, Zze dla kratownic o tej samej porowato$ci zmiana topologii komorek, na przyktad
z szeSciennej na oktaedryczng, moze prowadzi¢ do kilkukrotnych r6znic w module sprezystosci

oraz nosno$ci mechanicznej przy zachowaniu zblizonego profilu degradacji. Modelowanie
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komputerowe umozliwia racjonalne projektowanie architektury porowatych rusztowan
zelaznych w celu zréwnowazenia wymagan mechanicznych z zatozonym tempem

biodegradacji [291].

10.7. Porowatos¢ losowa i uporzadkowana

Losowa porowatos$¢, charakterystyczna dla pianek spiekanych, generuje chaotyczng
sie¢ potaczen, w ktorej lokalne zmiany grubos$ci mostkoéw i ksztattu poroéw prowadza do silnej
koncentracji naprezen oraz zwiekszonej podatnosci na defekty powstajace podczas spickania.
W konsekwencji materiaty te wykazuja znaczny rozrzut modutu spr¢zystosci 1 wytrzymatoscei,
a degradacja zachodzi nierOwnomiernie, cze¢sto inicjujac si¢ w pojedynczych, najstabszych
punktach [290].

W  przeciwienstwie do tego, kratownice wytwarzane metodami addytywnymi
charakteryzuja si¢ regularng i przewidywalng topologia komoérek, w ktérej obcigzenia sa
przenoszone przez zaprojektowane zebra zamiast przypadkowych mostkéw. W rezultacie, przy
tej samej porowatosci, mogg by¢ nawet o dwa rzgdy wielko$ci sztywniejsze oraz wykazywac
znacznie wigksza odporno$¢ na zmeczenie. Ponadto druk 3D umozliwia funkcjonalng gradacje
porowato$ci, gdzie zewngetrzna warstwa zapewnia wytrzymatos$¢, a bardziej porowaty rdzen
przyspiesza degradacje i1 integracj¢ z tkanka, co jest trudne do osiggni¢gcia metodami

proszkowymi [292].

10.8. Zastosowania porowatego Zelaza poza stentami

Porowate zelazo znajduje zastosowanie nie tylko w konstrukcjach naczyniowych,
ale takze w innych typach implantéw resorbowalnych [186].

Badania nad $rubami interferencyjnymi i rusztowaniami kostnymi wykazaty, ze Sruby
zelazne wytwarzane metoda druku 3D, stosowane w rekonstrukcji wiezadla krzyzowego
przedniego u $win, zapewniaja stabilng fiksacje, dobrg osteointegracj¢ oraz brak przewleklego
stanu zapalnego, przy jednoczesnie bardzo ograniczonej degradacji po 12 miesigcach
implantacji [209]. Wyniki te potwierdzaja potencjal kliniczny Zelaza jako materiatu no$nego
w ortopedii, wskazujac jednocze$nie na potrzebe dalszego przyspieszenia jego korozji,
aby o0siagna¢ pozadane tempo resorpcji.

W przypadku kotwic do tkanek migkkich wykazano, ze porowate kotwice Zelazne
wytwarzane metodg SLM w modelach kréliczych stopniowo si¢ degradowaty, a jednoczesnie
w porach narastata tkanka kostna. Uzyskana wytrzymalo§¢ mocowania przewyzszata wartosci

typowe dla kotwic polimerowych [285]. Wyniki te sugeruja, ze odpowiednio zaprojektowana
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porowato$¢ moze kompensowac nizsza sztywno$¢ materiatu biodegradowalnego, zapewniajac
funkcjonalng stabilno$¢ implantu w poczatkowym okresie po implantacji.

W tych zastosowaniach celem projektowym jest potaczenie wysokiej nosnosci
poczatkowej z kontrolowang resorpcja implantu w miar¢ regeneracji tkanki. Porowatos$¢ jest
jednym z kluczowych parametrow regulujacych czas zaniku implantu, umozliwiajac kontrole

tempa degradacji i stopnia integracji biologicznej materialu z otoczeniem.

10.9. Porowatos¢ jako regulator degradacji i odpowiedzi biologicznej

W porowatych strukturach zelaznych

Analiza przedstawionych danych wskazuje, ze porowato$¢ w biodegradowalnych
strukturach zelaznych nie jest jedynie cecha geometryczng determinujaca wilasciwosci
mechaniczne materialu, lecz stanowi aktywny czynnik regulujacy procesy korozyjne
oraz posrednio wptywajacy na odpowiedz biologiczng otaczajacych tkanek. W przeciwienstwie
do litych implantéw metalicznych, degradacja w strukturach porowatych zachodzi w catej
objetosci materiatu, a nie tylko na powierzchni zewnetrznej, co prowadzi do przestrzennej
modulacji kinetyki korozji oraz lokalnych warunkéw chemicznych mikrosrodowiska.

Kontrola rozktadu porow, ich wielko$ci, tacznos$ci oraz grubosci $cianek umozliwia
precyzyjne ksztattowanie zardwno szybkosci degradacji, jak i charakteru odpowiedzi
biologicznej, co czyni porowatos¢ jednym z kluczowych parametrow projektowych
w inzynierii biodegradowalnych biomaterialéw metalicznych. Z punktu widzenia zastosowan,
wysoka porowatos$¢ oraz zdolno$¢ do lokalnej mineralizacji produktow korozji predysponuja
struktury Zelazne gtéwnie do zastosowan kostnych, natomiast w aplikacjach naczyniowych

wymagaja one znacznie bardziej restrykcyjnej kontroli architektury i tempa degradacji [293].
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11. Domieszkowanie zZelaza — wplyw na degradacje i biozgodnos$¢

Ze wzgledu na ograniczenia czystego zelaza, intensywnie badane sg dodatki stopowe,
zarOwno metaliczne, jak i niemetaliczne, ktore mogag przyspieszy¢ biodegradacije oraz poprawic
lub utrzyma¢ wilasciwos$ci mechaniczne 1 biozgodno$¢. Materialy zelazowe, w ktorych Fe
stanowi gléwny sktadnik, pozostaja gtownym przedmiotem badan, a domieszki kontrolujg
mikrostrukture i wlasciwosci elektrochemiczne. Pierwiastki typowe dla stali odpornych
na korozje, takie jak Cr, Ni, Mo i Ti, sg pomijane, poniewaz zwigkszaja pasywacj¢ Fe, co jest
niepozadane w tym kontekscie. Zamiast tego stosuje si¢ dodatki, ktore (1) obnizajg potencjat
zelaza, (2) wprowadzaja heterogenicznos¢ mikrostruktury sprzyjajaca lokalnemu
rozpuszczaniu lub (3) modyfikuja reakcje katodowe i anodowe na powierzchni. W dalszej
czesci przedstawiono trzy gtowne $ciezki przyspieszania degradacji.

W kolejnych czg$ciach rozdzialu domieszki omawiane sg nie jako katalog
pierwiastkow, lecz jako narzedzia umozliwiajace pordwnanie réznych mechanizmoéow aktywacji

degradacji. Takie podejscie zostanie wykorzystane w czgsci doswiadczalnej.

11.1. Rola domieszek w materialoznawstwie biomedycznym

Dodawanie niewielkich ilosci innych pierwiastkéw do zelaza umozliwia modyfikacje
mikrostruktury oraz wlasciwosci elektrochemicznych materiatu, co jest kluczowe przy
projektowaniu stopéw przeznaczonych na biodegradowalne implanty. Domieszki moga
rozpuszcza¢ si¢ w zelazie lub wydziela¢ w postaci odrgbnych faz. W obu przypadkach
wplywaja na wielko$¢ ziarna, obecno$¢ granic miedzyfazowych, sktad warstwy pasywnej
oraz potencjat korozyjny. Przyktadowo, domieszki silnie rozpuszczalne w zelazie, takie jak
pallad czy azot, moga stabilizowa¢ inng fazg¢ krystaliczng, austenit zamiast ferrytycznej,
co prowadzi do zmiany wlasciwosci mechanicznych (wigksza ciagliwos$¢) 1 magnetycznych
stopu. Natomiast domieszki wydzielajace si¢ jako odrebne czastki, na przyktad ztoto lub srebro,
tworzg mikroogniwa galwaniczne z zelazng osnowa. Szlachetniejsza czgstka peini role katody,
a zelazo w jej sasiedztwie staje si¢ lokalng anoda, co prowadzi do przyspieszonej korozji.

Mechanizm wplywu dodatkow stopowych na degradacj¢ mozna zatem uogolnié
w dwaoch kategoriach:

e dodatki o nizszym potencjale elektrochemicznym niz Fe (0,44 V wzgledem SHE),

rozpuszczalne w sieci Fe — obnizaja one potencjat i zwigkszajg aktywnos¢ korozyjna

osnowy zelaza;
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e dodatki o wyzszym potencjale — tworzace druga faz¢ — inicjujg lokalng korozjg

galwaniczng (zelazo staje si¢ anodg ulegajaca rozpuszczeniu).

W praktyce wiele domieszek wykazuje jednoczesne dziatanie obu opisanych
mechanizmow. Przyktadowo, pallad rozpuszcza si¢ catkowicie w Fe, poprawiajac wtasciwosci
mechaniczne, a jednocze$nic moze wydziela¢ si¢ jako faza migdzymetaliczna Fe—Pd
wplywaja rowniez na kinetyke reakcji redoks towarzyszacych procesowi korozji. Dodatki
z grupy metali szlachetnych, takich jak Pd, Pt, Au czy Ag, moga katalizowac¢ reakcje katodowe,
na przyktad redukcje tlenu lub wody, co przyspiesza wydzielanie wodoru i rozktad metalu.
Natomiast dodatki fatwo utleniajace sie, takie jak Mg czy Zn, sprzyjaja reakcjom anodowym
1 moga lokalnie dziatla¢ jako stabe punkty. Ulegaja one korozji jako pierwsze, a powstate
produkty, takie jak wodorotlenki i tlenki, wptywaja na sktad warstwy korozyjnej na Fe.

Zrozumienie roli poszczego6lnych dodatkéw stopowych wymaga analizy zaréwno
struktury materialu, obejmujacej fazy, ziarna i wtracenia, jak i1 procesoOw elektrochemicznych
zachodzacych podczas korozji w sSrodowisku biologicznym. Istotne jest rowniez uwzglednienie
biozgodnosci domieszek, poniewaz nawet niewielkie ilosci musza by¢ dobrze tolerowane przez
organizm i nie mogg prowadzi¢ do powstawania toksycznych produktow [1].

Badania wykazuja, ze odpowiednie domieszkowanie zelaza umozliwia optymalizacje
sprzecznych wymagan, takich jak zwiekszenie wytrzymatosci stopu oraz przyspieszenie jego
biodegradacji bez pogorszenia biozgodnos$ci. Przyktadowo, Liu i Zheng wykazali, ze niewielkie
dodatki wielu typowych pierwiastkow stopowych (Mn, Co, Al, W, B, C, S — kazdy w male;j
koncentracji) poprawiaja wytrzymato$¢ zelaza po przerdbce plastycznej na zimno, a wigkszo$¢
z nich nie wptywa istotnie na szybko$¢ korozji w pordwnaniu z czystym Fe [295]. Co istotne,
w ich badaniu nie zaobserwowano znaczacej cytotoksycznosci spowodowanej domieszkami.
Stopy zelaza ze wszystkimi badanymi dodatkami, z wyjatkiem wysokiego dodatku Sn,
spetnialy kryteria biozgodnosci in vitro. Wyniki te wskazuja na duzy potencjat modyfikacji
sktadu chemicznego zelaza w kontek$cie zastosowan biomedycznych. W dalszej czegsci
omowiono szczegotowo poszczegdlne domieszki metaliczne 1 niemetaliczne oraz ich wptyw

na mikrostrukture, degradacje i odpowiedz biologiczna.

11.2. Synteza i zasady projektowania biodegradowalnych stopow zelaza

Projektowanie biodegradowalnych stopéw zelaza na implanty naczyniowe i kostne
polega na sterowaniu trzema grupami parametrow: mikrostruktura, reaktywnoS$cia

elektrochemiczng oraz biozgodno$cia produktéw degradacji. Dodatki stopowe petnig tu role
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»ukrytych przelacznikoéw”. Niewielkie zmiany sktadu, nawet o utamki procenta masowego,
mogg radykalnie zmieni¢ szybko$¢ korozji i charakter odpowiedzi biologiczne;j.
Z punktu widzenia inzynierii materiatowej domieszki mozna podzieli¢ na cztery gtowne
klasy funkcjonalne:
1. Domieszki anodowe (obnizajgce potencjat | przyspieszajace rozpuszczanie 0Snowy
Fe)
Nalezg do nich przede wszystkim pierwiastki mniej szlachetne lub silnie aktywne
elektrochemicznie, takie jak Mn, Zn, Mg, cz¢$ciowo P, Si czy C. Mogg one:
e rozpuszczac si¢ W osnowie zelaza, obnizajac jej potencjat korozyjny,
e tworzy¢ odrebne fazy lub strefy 0 nizszym potencjale, ktore inicjujg anodowe
rozpuszczanie w ich otoczeniu,
e destabilizowa¢ warstwy produktéw korozji i utrudnia¢ trwalg pasywacje.
Efektem jest umiarkowane lub silne przyspieszenie degradacji, czgsto polaczone
z korzystnym umocnieniem roztworowym i drobnieniem ziarna.
2. Domieszki katodowe i metale szlachetne (generujace mikroogniwa galwaniczne)
Do tej grupy naleza metale 0 wyzszym potencjale elektrochemicznym, m.in. Ag,
Pd, Pt, Au, w oraz elektrycznie przewodzace fazy obojetne, takie jak nanorurki
weglowe. Wystepuja zwykle jako:
e wydzielenia migdzymetaliczne lub czastki dyspersyjne,
e lokalne mikrokatody w osnowie Fe lub Fe—Mn.
W ich otoczeniu zelazo petni funkcje anody, co prowadzi do silnie zlokalizowane;j
korozji wzerowej | znacznego przyspieszenia ubytku masy. Ten mechanizm
pozwala uzyska¢ szybkosci degradacji rzedu 0,5-1,2 mm-rok™, czyli resorpcje
implantu w ciggu 12-24 miesigcy — pod warunkiem zachowania ciggtosci struktury
i kontroli rozmiaréw wydzielen [296].
3. Domieszki miedzywezlowe i niemetaliczne (modyfikujace mikrostrukture
I warstwy pasywne)
Kluczowa role odgrywaja tu azot i wegiel, a takze pierwiastki takie jak fosfor, krzem
czy bor. Moga one:
e rozpuszczac si¢ miedzyweztowo, silnie umacniajgc osnowe (Fe—N, Fe-C),
e stabilizowa¢ okre§lone fazy (np. austenit w stalach Fe-Mn-C, azotki

w warstwach Fe—N),
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o tworzy¢ wegliki, azotki, fosforki i inne wydzielenia, ktére pelnig funkcje
mikrokatod.

Te domieszki pozwalaja uzyskaé¢ bardzo wysoka wytrzymatos¢ i plastycznos¢ (UTS

> 600-1000 MPa przy znacznym wydluzeniu), przy jednoczesnym przyspieszeniu

degradacji poprzez generowanie mikroogniw i modyfikacj¢ sktadu produktow

korozji (fosforany, azotany, krzemiany) [199].

4. Domieszki bioaktywne i ,funkcjonalne”

Odregbng kategori¢ stanowig pierwiastki, ktorych gtowna rolg nie jest juz tylko

modyfikacja kinetyki korozji, lecz wptyw na odpowiedz biologiczng tkanek

i komorek. Przyktadem jest Se, ale takze w pewnym stopniu Zn czy Mg,

gdy wystepuja W kontrolowanych iloéciach:

e Se nadaje stopom Fe dziatanie antybakteryjne i przeciwnowotworowe, przy
zachowaniu umiarkowanej szybkos$ci degradacji [297],

e Zni Mg wspieraja angiogenezg, endotelizacj¢ i osteointegracje, a ich jony biorg
udziat w regulacji proceséw zapalnych oraz mineralizacji [298].

Tego typu dodatki tacza zatem funkcje materiatowa (modyfikacja mikrostruktury

i korozji) z funkcjg farmakologiczna (lokalna modulacja odpowiedzi biologicznej).

11.3. Domieszki metaliczne - mniej szlachetne metale przyspieszajace

korozje¢ Fe

W ostatnich latach przeprowadzono intensywne badania nad szeregiem metalicznych
dodatkow stopowych do zelaza w celu przyspieszenia jego biodegradacji oraz dostosowania
wlasciwo$ci mechanicznych do wymagah stentow. Poszczegodlne pierwiastki pelnig rdzne
funkcje: niektoére zwigkszaja plastycznos¢ 1 obnizaja modut sprezystosci, co utatwia
mechaniczne dopasowanie implantu do otaczajacych tkanek; inne inicjujg mikroogniwa
korozyjne, przyspieszajac rozklad metalu; kolejne poprawiaja odpornos¢ korozyjna
lub stabilizujg strukture, co bywa pozadane w celu uniknigcia zbyt szybkiej utraty integralno$ci
stentu. W dalszej czeSci omowiono gtowne domieszki metaliczne badane w uktadach zelaza

oraz ich wptyw na wlasciwosci materiatu.
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11.3.1. Mangan

Mangan jest pierwiastkiem $§ladowym niezbednym dla funkcjonowania organizmu
ludzkiego, uczestniczacym w  metabolizmie = aminokwasow, lipidow, glukozy
oraz w mechanizmach obrony antyoksydacyjnej. Dzienne zapotrzebowanie dorostych
na mangan wynosi 1,8-2,3 mg [299]. Z perspektywy implantologii istotne jest, ze Mn nie jest
klasyfikowany jako pierwiastek kancerogenny, a jego zwigzki w odpowiednich stezeniach
wykazuja dobrg biozgodnos¢ [299]. W inzynierii materialowej mangan pelni funkcje
stabilizatora struktury krystalicznej austenitu w zelazie. Dodatek odpowiednich ilosci Mn
do Fe powoduje transformacje struktury z BCC (a-Fe) do FCC (y-Fe), co korzystnie wplywa

na szereg wlasciwosci fizycznych i mechanicznych [300].

Struktura krystaliczna i wlasciwosci mechaniczne stopow Fe—-Mn

Stopy zelaza z manganem w zakresie 20-35% mas. Mn wykazuja stabilng strukture
austenityczng (y-Fe), nawet w temperaturze pokojowej. Wykazano, ze zawartos¢ 29% Mn
zapewnia pelng austenityczno$¢ Fe—Mn [301]. Struktura FCC nie tylko eliminuje problem
ferromagnetyzmu (co jest szczegdlnie istotne w badaniach obrazowych MRI), ale takze
przyczynia si¢ do zwigkszenia ciggliwosci i odpornosci mechanicznej stopu [302].

Mangan, ze wzgledu na wigkszy promien atomowy niz zelazo, wprowadza naprezenia
sieciowe do struktury krystalicznej, co zwigksza efekty umocnienia roztworowego
oraz graniczng wytrzymalo$¢ plastyczna. W wielu przypadkach stopy Fe—-Mn wykazuja bardzo
dobre wlasciwosci wytrzymatosciowe, zachowujac jednocze$nie wysokg elastycznosé
1 odporno$¢ na pekanie. Jest to szczegdlnie istotne dla implantow funkcjonujgcych

w dynamicznym $rodowisku naczyn krwionosnych [302].

Wiasciwosci korozyjne stopow Fe—Mn

Dodatek manganu do zelaza znaczaco wpltywa na jego wiasciwosci degradacyjne
w Srodowiskach fizjologicznych. Mangan, jako pierwiastek bardziej reaktywny
elektrochemicznie, przyspiesza procesy utleniania i degradacji zelaza. Mechanizm koroz;ji
w stopach Fe—Mn zachodzi glownie przez powolne rozpuszczanie austenitycznej fazy FCC,
a produkty korozji to m.in. tlenki i hydroksysole manganu oraz zelaza (Fe(OH)2, MnO-, Fe;Oa),
ktore nie wykazuja silnej toksycznosci [258].

Wedlug literatury stopy Fe-30Mn mogg osigga¢ predkosci degradacji warto$¢
pieciokrotnie WYZSZ3 niz szybkos¢ degradacji czystego zelaza

w warunkach symulujacych $rodowisko naczyn krwionosnych [303]. Dodatkowo
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wprowadzenie pierwiastkow wtornych, takich jak C, N, Zn, Ag lub Pd, umozliwia dalszg
kontrole kinetyki korozji oraz wlasciwosci przeciwbakteryjnych produktéow degradacji.
W rezultacie mangan peini funkcje¢ ,,anodycznego katalizatora™ utleniania Fe, przyspieszajac

degradacje w mikrostrukturze stopu [275], [302], [304].

Wplyw manganu na organizm i biokompatybilnosé Fe—Mn

Stopy Fe-Mn wykazujg ogélng biokompatybilnos¢ w badaniach in vitro. Dane
literaturowe potwierdzaja, ze stopy FeMn(—xAg) nie sg cytotoksyczne dla hodowanych
komorek i nie wywotujg nadmiernej odpowiedzi zapalnej, a poziomy cytokin prozapalnych
w makrofagach pozostaja w normie [305]. W eksperymentach z komodrkami $rodbtonka
i miegs$ni gladkich obserwowano prawidlowy wzrost i1 proliferacjc na powierzchni
degradowanego stopu, a jony Fe i Mn w typowych st¢zeniach nie hamowaty tego procesu [305].

W 2024 roku opublikowano badania wykazujace, ze stop Fe—20Mn charakteryzuje si¢
poréwnywalng biokompatybilnos$cig neuronowa do stali 316L. Poczatkowa cytotoksycznosé
byta nieco wyzsza, jednak po trzech dniach roéznice ulegaty wyréwnaniu [306].

Badania in vivo wykazaty, ze implantowane stenty zelazne zawierajace mangan dobrze
integruja si¢ z otoczeniem, wykazujac prawidlowa endotelizacje, minimalny odczyn zapalny
oraz brak oznak ogoélnej toksycznosci. Produkty korozji, cho¢ moga lokalnie odktada¢ si¢
w postaci brunatnych osaddéw, sg zazwyczaj biologicznie oboj¢tne 1 nie powodujg toksycznosci
[189].

Toksykologia i zagrozenia biologiczne

Mangan jest pierwiastkiem §ladowym niezbednym jako kofaktor enzymoéw, jednak
w nadmiarze wykazuje dziatanie neurotoksyczne [306]. Przy wysokich stezeniach Mn
gromadzi si¢ w mozgu, zwlaszcza w przypadku uszkodzenia watroby, i moze powodowaé
neurotoksyczno$¢ o charakterze parkinsonowskim [307]. Typowa dawka Mn uwalniana
ze stentu (kilka mg w ciggu miesigca) jest jednak znacznie nizsza niz dawki szkodliwe [308].
Badania sugeruja, ze znaczna czg$¢ jondOw Mn wigze si¢ w osoczu z biatkami transportowymi,
co ogranicza ryzyko ostrego zatrucia [308]. Niemniej jednak, konieczne jest monitorowanie
kumulacji Mn podczas dlugotrwalej degradacji. Testy in vitro wykazuja zazwyczaj dobra
tolerancje: ekstrakty Fe—Mn nie powoduja istotnych uszkodzen fibroblastow, osteoblastow
ani komorek $rodblonka; na przyktad badany Fe-20Mn wykazywal jedynie minimalny,
przejSciowy wzrost cytotoksyczno$ci w porownaniu do stali medycznej [306]. W testach

cytotoksycznosci 1 biokompatybilnos$ci wszystkie oceniane stopy Fe—Mn byly klasyfikowane
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jako niecytotoksyczne [305]. Ponadto, oddalone depozyty MnO: powstale w wyniku korozji
nie wywotuja silnej reakcji zapalnej ani martwicy w okolicy implantacji.

Wyniki metaanaliz, takich jak ta przeprowadzona przez Zhang z 2023 roku [275],
potwierdzaja, ze stenty zelazne, nawet zawierajagce Mn lub N, charakteryzujg si¢ korzystnym
profilem bezpieczenstwa, bez istotnych komplikacji systemowych ani odczynu zapalnego.
W badaniach z pokrewnych dziedzin wykazano, ze zelazo moze ogranicza¢ biodostgpnosc
manganu poprzez konkurencje w transporcie, co sugeruje, ze jednoczesne uwalnianie obu
jondéw moze zmniejszac ryzyko toksycznosci Mn.

Konieczne sa dalsze badania nad dlugoterminowym wplywem jonow Mn**
na organizm, zwlaszcza pod katem ich potencjalnej akumulacji w o$rodkowym uktadzie
nerwowym. Mimo to, kompleksowe analizy materialowe i biologiczne wskazuja, ze stopy
Fe-Mn nalezg do najbardziej zaawansowanych i obiecujacych rozwigzan w rozwoju

bioresorbowalnych implantéw metalicznych.

11.3.2. Cynk

Cynk jest jednym z najcze$ciej rozpatrywanych pierwiastkow domieszkowych
w uktadach zelaznych przeznaczonych do zastosowan bioresorbowalnych. Jego znaczenie
wynika zaréwno z korzystnych wilasciwosci elektrochemicznych, jak i z biologicznej roli
W organizmie. Szerzej opisany zostal w rozdziale poswigconym metalom biodegradowalnym,

zatem tutaj skupiono si¢ jedynie na jego integracji z zelazem.

Wplyw degradacje i wlasciwosci elektrochemiczne

Dodatek cynku do zelaza obniza jego potencjal elektrochemiczny (E°Zn = -0,76 V
vs. SHE), przez co Zn staje si¢ bardziej anodowy wzgledem Fe. W mikrostrukturze stopu
Fe—Zn moga powstawac¢ lokalne ogniwa galwaniczne, gdzie cynk peini role anody i ulega
wczesniejszemu rozpuszcezeniu, inicjujac kontrolowang korozje zelaza. Dzieki temu degradacja
umiarkowanie przyspiesza w poréwnaniu z czystym Fe, bez ryzyka gwaltownej utraty
integralno$ci mechanicznej implantu.

W literaturze wykazano, ze dodatki Zn w zakresie 0,1-2% mas. prowadza do wzrostu
szybkosci korozji zelaza nawet o 30-60% w symulowanych ptynach fizjologicznych,
szczegolnie w warunkach naprzemiennego natleniania i ograniczonej dyfuzji tlenu. Efekt ten
wiaze si¢ z mikrosegragacja cynku i powstawaniem faz wtérnych Fe—Zn o nizszym potencjale,
ktore lokalnie inicjuja rozpuszczanie Fe. Przy wyzszych zawarto$ciach Zn moze wydziela¢ si¢

faza n (FeZnis), co jeszcze bardziej przyspiesza degradacje, ale tez zwigksza heterogeniczno$¢
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mikrostruktury. Juz dodatek kilku procent Zn przyspiesza korozj¢ — stopy Fe z 2—7% Zn miaty
szybkos$¢ degradacji o ~30-130% wyzsza niz czyste Fe. [275]. Warto doda¢, ze Zn ma
ograniczong rozpuszczalno$¢ w zelazie; przy wyzszych zawarto$ciach tworzy przesycony
roztwor staty, co termodynamicznie podnosi energi¢ swobodng stopu i zwigksza podatnos¢
na korozj¢ [275]. Po przekroczeniu granicy rozpuszczalno$ci moga wytracac si¢ fazy bogate
w cynk, ktore dodatkowo intensyfikuja lokalng korozje.

W odréznieniu od domieszek szlachetnych (Pd, Ag, Pt), ktore katalizujg reakcje
katodowe, Zn dziata anodowo, redukujgc nadpotencjat reakcji anodowych i1 ograniczajac
tworzenie si¢ pasywnej warstwy tlenkowej na Fe [309]. Dzi¢ki temu degradacja przebiega

bardziej rownomiernie i przewidywalnie.

Zn jako czynnik poprawiajacy biozgodnos¢ i kontrole odpowiedzi biologicznej

Cynk odgrywa kluczowa role w regulacji odpowiedzi komodrkowej, wplywa
na aktywno$¢ enzyméw antyoksydacyjnych, proliferacje komoérek srodbtonka i angiogeneze.
Dlatego niewielkie ilosci Zn w stopach Fe moga sprzyja¢ endotelizacji powierzchni stentu,
co jest korzystne w zastosowaniach naczyniowych.

Badania in vitro wskazuja, ze jony Zn?* uwalniane z degradujacych si¢ stopow Fe—Zn
(w stezeniach do 107°-10"* mol-L™") nie wywolujg cytotoksycznosci wobec komorek
srodblonka ani makrofagdw, a wrecz modulujg odpowiedz zapalna, ograniczajac ekspresje
cytokin prozapalnych [310]. W badaniach in vivo implanty Fe-Zn wykazywaty poprawiong

hemokompatybilnos¢ i szybsze pokrycie endotelialne w porownaniu do czystego Fe [310].

Osteointegralnosé i potencjal zastosowan pozanaczyniowych

Cho¢ gloéwnym kierunkiem tej pracy sa implanty naczyniowe, warto wspomniec
0 przydatnosci dodatku cynku do zelaza w kontek$cie osteointegracji. Zn?* sprzyja
réznicowaniu osteoblastow i1 hamuje aktywnos$¢ osteoklastow, dlatego stopy Fe—Zn moga
wspomagac proces gojenia kosci [311].

Eksperymenty z implantami Fe—Zn w modelach zwierzecych wskazujg na powstawanie
zwartych warstw mineralnych w miejscu kontaktu z tkanka kostng oraz na dobrg integracje
powierzchni, bez istotnej reakcji zapalnej. Umiarkowane tempo degradacji stopow Fe-Zn
utrzymuje stabilno§¢ mechaniczng przez pierwsze tygodnie osteogenezy, co jest kluczowe przy

leczeniu ztaman i rekonstrukcji kostnych [309].
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11.3.3. Magnez

Magnez charakteryzuje si¢ wyjatkowo niskim potencjalem elektrochemicznym
oraz wysoka reaktywnoscig chemiczng, co czyni go potencjalnie skutecznym dodatkiem
anodowym do zelaza w materiatach biodegradowalnych. Jednakze jego zastosowanie
w uktadach Fe jest ograniczone przez bardzo niska mieszalno$§¢ w stanie statym. Magnez
praktycznie nie rozpuszcza si¢ w sieci zelaza (rozpuszczalno$¢ ponizej 0,01% w temperaturze
pokojowej), co wynika z r6znic w strukturze krystalicznej (Fe — BCC, Mg — HCP), promieniach
atomowych oraz energiach sieciowych [301]. W rezultacie magnez w stopach Fe wystepuje
jako wydzielona faza metaliczna, zlokalizowana na granicach ziaren lub wtraceniach, a nie jako
sktadnik roztworu statego.

Mikroheterogeniczno$¢  struktury  prowadzi do  powstawania mikroogniw
galwanicznych pomiedzy fazami Fe i Mg, co skutkuje silnym efektem synergicznym
degradacji. W uktadzie Fe-Mg magnez petni role lokalnej anody (Mg — Mg?* + 2¢7), natomiast
zelazo stanowi katode, na ktérej zachodza reakcje redukeji tlenu lub wody. W konsekwencji
nastgpuje anodowe rozpuszczanie magnezu, lokalne przyspieszenie korozji zelaza

oraz powstawanie produktow degradacji, takich jak Mg(OH)2, MgO i Fes04 [312], [313].

Mechanizm degradacji i efekty srodowiskowe

W stopach Fe-Mg proces degradacji przebiega z wyraznym udzialem reakcji
anodowych zachodzacych na obszarach bogatych w magnez. Mg ulega preferencyjnemu
rozpuszczaniu. Uwolnione elektrony sa wykorzystywane na powierzchni zelaza, gdzie
zachodzg reakcje redukcji tlenu lub wody.

Roéznica potencjalow pomiedzy fazami Fe 1 Mg prowadzi do powstawania mikroogniw
galwanicznych, ktore powoduja lokalne przyspieszenie korozji zelaza [314]. Wydzielajacy si¢
na obszarach anodowych wodor sprzyja formowaniu mikropecherzykow, okresowo
odcinajacych powierzchni¢ od roztworu elektrolitu. W rezultacie proces korozji przebiega
cyklicznie, z naprzemiennymi okresami aktywacji i hamowania reakcji anodowych.

W warunkach roztworow symulujacych ptyny fizjologiczne procesowi temu towarzysza
periodyczne fluktuacje potencjatu korozyjnego oraz powstawanie mikronowych pecherzykoéw
wodoru w poczatkowe] fazie ekspozycji. W miar¢ postepu degradacji powstajg typowe
produkty korozji, takie jak Mg(OH),, MgO oraz FesOs, ktore cze$ciowo stabilizuja
powierzchni¢ 1 ograniczaja nadmierne tempo rozpuszczania. Proces ten przebiega w sposob
kontrolowany, bez gwattownej utraty integralno$ci mechanicznej materialu w poczatkowych

etapach degradaciji.
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Hydroliza jonéw Fe** oraz wydzielanie wodoru w obszarach bogatych w magnez
prowadza do lokalnych zmian chemicznych w otoczeniu implantu. W bezposrednim
sasiedztwie powierzchni obserwuje si¢ alkalizacje srodowiska (pH okoto 9—-10), wynikajaca
Z powstawania jonow OH™ i wytragcania Mg(OH).. Zjawisko to ogranicza trwalg pasywacje
zelaza, a w skali makroskopowej skutkuje umiarkowanym, lecz bardziej rdownomiernym
ubytkiem materiatu.

W roztworach pseudo-fizjologicznych stopy Fe-Mg wykazujg szybko$ci degradacji
na poziomie 0,2-0,5 mm-rok™', w zalezno$ci od zawarto$ci magnezu i metody wytwarzania
[312]. Jest to warto$¢ wyzsza niz typowa dla czystego zelaza, ktora wynosi okoto
0,04-0,11 mm-rok* [199]. Przy wickszej zawartosci magnezu tempo degradacji moze
wzrosngé¢ do 0,5-1,0 mm-rok™', czemu towarzyszy jednak zwigkszone porowacenie 1 szybsza

utrata integralno$ci mechaniczne;.

Wytwarzanie i wlasciwosci ukladéw Fe—-Mg oraz Fe-Mg-Zn

Ze wzgledu na praktyczny brak rozpuszczalnosci magnezu W zelazie, uktady Fe—Mg
wytwarza si¢ z wykorzystaniem metod proszkowych lub metalurgii mechanicznej, ktore
umozliwiaja uzyskanie mikrokompozytow Fe/Mg o0 kontrolowanej wielkos$ci czastek
i rbwnomiernym rozmieszczeniu faz. Zastosowanie takich technik pozwala na otrzymanie
materiatdéw 0 drobnej, jednorodnej dyspersji magnezu w matrycy zelaza, co ogranicza lokalne
przegrupowania wodoru i sprzyja kontrolowanej degradacji w $rodowiskach symulujacych
plyny ustrojowe. Odpowiedni dobor parametrow spiekania i czasu homogenizacji umozliwia
ksztaltowanie mikrostruktury oraz dostosowanie tempa biodegradacji do wymagan
implantologicznych [314], [315].

Jeszcze korzystniejsze wilasciwosci uzyskano W trojsktadnikowych uktadach
Fe—-Mg-Zn, w ktorych dodatek cynku poprawia zwilzalno$¢ migdzyfazows i redukuje rdznice
potencjalow pomiedzy fazami Fe i Mg. W rezultacie powstaja bardziej stabilne potaczenia
metaliczne oraz réwnomierny rozktad potencjatu elektrochemicznego w mikrostrukturze,
co prowadzi do bardziej jednorodnej degradacji. W roztworach pseudo-fizjologicznych stopy
Fe-Mg—Zn wykazuja potencjaty korozyjne przesunigte w kierunku bardziej ujemnych wartosci
(okoto —1,1 V wzgledem SCE) oraz zwickszong ggsto$¢ pradu korozyjnego (rzedu
5-10 pA-cm™?) w porownaniu z czystym zelazem, co odpowiada okoto trzykrotnemu
przyspieszeniu degradacji przy zachowaniu dobrej integralno$ci strukturalne [312], [316],
[317].
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Przy niskiej zawarto$ci magnezu tempo korozji zelaza wzrasta $rednio trzykrotnie
do pieciokrotnie, przy jednoczesnym zachowaniu wysokiej biozgodnos$ci materiatu.
Ze wzgledu na niemieszalnos¢ Fe i Mg w stanie statym, do wytwarzania takich uktadow stosuje
si¢ techniki proszkowe oraz metalurgic mechaniczng, ktére umozliwiajg uzyskanie
mikrokompozytow Fe/Mg o kontrolowanym rozmieszczeniu faz i stabilnej mikrostrukturze.
Dodatkowe wprowadzenie cynku w uktadach Fe—Mg—Zn poprawia zwilzalno$¢ miedzyfazowsq
1 stabilnos$¢ elektrochemiczng, co prowadzi do bardziej rownomiernego charakteru korozji.

Z biologicznego punktu widzenia produkty degradacji zawierajagce Mg(OH). i FesOa sg
bioobojetne, a jony Mg?** wykazuja dziatanie korzystne dla proceséw regeneracyjnych —
wspomagajg angiogeneze, proliferacje komorek $rodbtonka oraz osteointegracje [318], [319].
Dzigki temu stopy Fe—-Mg i Fe—-Mg-Zn tacza wysoka stabilno$§¢ mechaniczng z kontrolowang
biodegradacja 1 dobrag tolerancja biologiczng, co czyni je jednymi z najbardziej
perspektywicznych materialdow dla biodegradowalnych implantow naczyniowych i kostnych
[318], [319], [320].

11.3.4. Miedz

Miedz jest pierwiastkiem funkcjonalnym stosowanym jako domieszka do stopoéw zelaza
przeznaczonych do zastosowan bioresorbowalnych, gltéwnie ze wzgledu na jej wplyw
na wlasciwosci elektrochemiczne oraz dziatanie antybakteryjne. Jako pierwiastek biogenny
uczestniczy w procesach angiogenezy, syntezie kolagenu oraz metabolizmie Zelaza, a jej
dzienne zapotrzebowanie u cztowieka wynosi okoto 0,9-1,3 mg. W niskich stezeniach miedz
wykazuje dobrg biozgodnos$¢, natomiast jej nadmiar moze prowadzi¢ do stresu oksydacyjnego

I cytotoksycznosci, co wymaga $cistej kontroli zawartosci w stopie [321].

Wplyw na degradacje i wlasciwosci elektrochemiczne

Miedz, jako metal bardziej szlachetny od zelaza (E°Cu?*/Cu = +0,34 V vs. SHE), petni
w stopach Fe—Cu rol¢ fazy katodowej. Ze wzgledu na bardzo ograniczong rozpuszczalno$é
miedzi w zelazie (<0,1% mas. w temperaturze pokojowej), pierwiastek ten wystepuje
zazwyczaj w postaci drobnych wydzielen na granicach ziaren lub w osnowie a-Fe, co prowadzi
do powstania heterogenicznej mikrostruktury sprzyjajacej formowaniu mikroogniw
galwanicznych [322].

W warunkach symulowanych ptyndéw ustrojowych wykazano, ze dodatki miedzi
w zakresie 0,5-3% mas. powoduja wzrost szybkosci degradacji zelaza o okoto 50-150%

w poréwnaniu do czystego zelaza [323], [324]. Przy wyzszych zawartosciach (>5% Cu)
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obserwuje si¢ wyrazng tendencje do korozji wzerowej, co moze prowadzi¢ do niejednorodne;j

utraty materiatu oraz lokalnego ostabienia struktury implantu [323].

Wiasciwosci antybakteryjne i odpowiedz biologiczna

Jedng z kluczowych =zalet domieszkowania zelaza miedzig jest silne dzialanie
antybakteryjne tego pierwiastka. Jony Cu?" destabilizuja blony komoérkowe bakterii
oraz indukujg stres oksydacyjny, co skutecznie ogranicza kolonizacj¢ powierzchni implantu
przez patogeny. Stopy Fe—Cu wykazuja redukcje adhezji 1 proliferacji bakterii, takich jak
Staphylococcus aureus i Escherichia coli, nawet przy niskich zawartosciach miedzi [321].

Niskie stezenia jonéw Cu?** moga rowniez korzystnie wplywac na proces endotelizacji
poprzez stymulacj¢ proliferacji komorek $rodblonka oraz zwigkszenie ekspresji czynnikow

proangiogennych, co stanowi istotng zalet¢ w zastosowaniach naczyniowych [184].

Biokompatybilno$¢

Badania in vitro wykazuja, ze stopy Fe—Cu zawierajace do 3% miedzi nie wykazuja
istotnej cytotoksyczno$ci wobec komorek $rodbtonka, fibroblastow ani komorek migsni
gladkich. Uwalniane stg¢zenia jonow Cu** zazwyczaj pozostaje ponizej progéw toksycznych,
a reakcja zapalna w modelach in vivo ma charakter umiarkowany i przej$ciowy.

Produkty korozji, obejmujace tlenki i hydroksydy miedzi, nie powoduja istotnych zmian
martwiczych w tkankach otaczajacych implant. Obserwuje si¢ natomiast korzystne efekty
W postaci ograniczenia infekcji okotowszczepowych [184].

W niniejszej pracy analizowano mangan i miedZ jako dwie modelowe domieszki
reprezentujgce odmienne mechanizmy modyfikacji degradacji zelaza. Mangan, dobrze
rozpuszczalny w osnowie zelaza, umozliwia badanie wptywu jednorodnego stopowania i zmian
fazowych na globalne przyspieszenie korozji. Natomiast miedz, niemieszalna z Zelazem
w temperaturze pokojowej, tworzy klasyczny uktad mikroogniw galwanicznych, pozwalajacy
na analiz¢ lokalnej aktywacji degradacji przez wydzielenia katodowe. Dobor tych pierwiastkow
umozliwia poréwnanie dwoch przeciwstawnych modeli regulacji degradacji: homogenicznego
(Fe—Mn) oraz heterogenicznego, opartego na mikrosegregacji i lokalnych katodach miedzi
(Fe—Cu). Takie zestawienie pozwala oceni¢, w jakim stopniu struktura porowata zelaza
modyfikuje dzialanie obu mechanizméw oraz ktéry z nich zapewnia wicksza kontrole

nad kinetyka biodegradacji.
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11.3.5. Fosfor

Choc¢ fosfor formalnie nie nalezy do metali, lecz do tzw. metaloidéw, W stopach zelaza
zachowuje si¢ zaskakujaco ,,metalicznie”. Dzieje si¢ tak dlatego, ze ma on stosunkowo wysoka
przewodnos¢ elektronowa i potrafi tworzy¢é wigzania 0 charakterze metalicznym z atomami
zelaza. W efekcie jego obecno$¢ w osnowie Fe wptywa zaréwno na wtasciwosci elektroniczne
(modyfikujac gestos¢ standw elektronowych i potencjat elektrochemiczny), jak i na strukture
krystaliczng materialu (prowadzac do umocnienia roztworowego czy segregacji na granicach
ziaren).

W praktyce oznacza to, ze fosfor peini role quasi-metalicznej domieszki: oddziatuje
na mikrostrukture, przewodnictwo, odporno$¢ korozyjng i biozgodnos¢ w sposéb podobny
do typowych domieszek metalicznych, takich jak mangan, krzem czy cynk. Z tego powodu
jego wplyw omawia si¢ razem z metalami stopowymi — mimo ze formalnie zalicza si¢ go

do niemetali.

Charakter i rozpuszczalno$¢

Fosfor to niemetaliczny pierwiastek, ktory w zelazie rozpuszcza si¢ tylko w
ograniczonym stopniu: lepiej w fazie austenitycznej niz w ferrycie. Gdy jego ilo§¢ ro$nie,
tworzg si¢ fosforki zelaza, glownie FesP i FeoP. W systemach biomedycznych kluczowe jest to,
ze fosfor moze wystgpowac zarGwno W roztworze statym, jak i w wydzieleniach fosforkowych,

co rzutuje na mikrostrukturg i elektrochemig [325], [326].

Wplyw na mikrostrukture i mechanike

Fosfor nie nalezy do dodatkow silnie aktywujacych korozje, lecz przede wszystkim
poprawia wiasciwosci mechaniczne i technologiczne stopéw Fe. Juz przy zawartosci
ok. 0,6% P ulega on czeSciowemu rozpuszczeniu W zelazie, dzialajac jako domieszka
umacniajgca roztworowo. Jednocze$nie obniza temperatur¢ przemiany fazowej o—y,
co stabilizuje fazg¢ austenityczng W wyzszej temperaturze | zwigksza skutecznos¢ spiekania
proszkow Fe. W badaniach metalurgii proszkéw wykazano, ze tak niewielki dodatek fosforu
moze zwicksza¢ wspotczynnik dyfuzji znaczaco (rzgdy wielkosci) oraz ograniczad
mikroporowato$¢ spieku, co przektada si¢ na lepsza gesto$¢ | wytrzymato$¢ otrzymanego
materiatu [293].

Istotne jest, ze te niewielkie dodatki nie pogarszaja biokompatybilno$ci ani odpornosci
korozyjnej zelaza [327]. W porowatych implantach Fe—0,6P nie obserwowano spowolnienia

degradacji ani negatywnych reakcji komorkowych w poréwnaniu z czystym Fe. Dzigki
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obecnosci fosforu mozliwe jest wige uzyskanie jednorodnych, drobnoziarnistych struktur Fe
0 podwyzszonej wytrzymatosci (P ogranicza nadmierng rekrystalizacje) przy zachowaniu
kontrolowanej resorpcji biologicznej. Jednak, gdy fosforu jest zbyt duzo (powyzej ~0,5% mas.),
sytuacja si¢ odwraca — pojawiajg si¢ kruche fosforki FesP na granicach ziaren, co zwigksza
twardo§¢, ale jednocze$nie obniza odporno$¢ na pekanie. Dlatego W materiatach
przeznaczonych do implantéw zawarto§¢ P zwykle ogranicza si¢ do poziomu ponizej
~0,3% masy [326]. Przy jeszcze wyzszych dodatkach (1-2%) powstajg wigksze ilosci fazy
FesP, ktore mogg petni¢ podwdjng rolg: wzmacniaé stop, ale tez dziata¢ katodowo wzgledem
osnowy i inicjowaé lokalna korozjg. W badaniach nad porowatymi implantami Fe-1,6P
wykazano jednak, ze mimo tej lokalnej aktywnosci, stop zachowuje si¢ korzystnie jako materiat
resorbowalny — ulega czgéciowej biodegradacji w ciggu 12 miesigcy bez wywolywania

szkodliwego odczynu zapalnego [186].

Wiasciwosci elektrochemiczne i degradacja

Oddzialywanie P na korozj¢ zelaza jest ztozone i zalezne od srodowiska. Z jednej strony
wydzielenia Fe—P i segregacja P moga modyfikowaé¢ lokalny potencjal 1 sprzyjacé
mikroogniwom; z drugiej — fosforanowe $rodowiska (ptyndéw symulujacych $rodowisko
fizjologiczne) prowadza do powstawania warstw Ca/P lub fosforanéow Fe na powierzchni, co
czgsto czeSciowo hamuje korozje (zwlaszcza przy obecnosci Ca*).

W srodowiskach zawierajacych jony wapnia (Ca?") powstajg bardziej zwarte i stabilne
warstwy Ca/P, ktore skuteczniej hamujg korozje. Natomiast W roztworach pozbawionych Ca**
dominujg fosforany zelaza, zwykle mniej ochronne. Niewielki dodatek P moze przesuwac
potencjal korozyjny ku bardziej ujemnym wartosciom i zwigkszac¢ gestosé pradu korozyjnego
(Jeorr), co oznacza przyspieszenie degradacji, jednak efekt koncowy silnie zalezy

od mikrostruktury i sktadu roztworu [325].

Produkty degradacji w srodowiskach fosforanowych

W roztworach fosforanowych, ktore stuzg do symulacji $rodowiska fizjologicznego na
zelazie 1 jego stopach tworzg si¢ typowe produkty korozji — tlenki i wodorotlenki zelaza —
oraz fosforany, takie jak vivianit. Przy obecno$ci jonow Ca?" na powierzchni pojawiaja si¢
dodatkowo warstwy Ca—P. Struktury te sg zwykle porowate i tylko czesciowo ochronne — nie
zatrzymujg catkowicie korozji, ale stabilizujg jej przebieg, co jest korzystne w przypadku

materiatow przeznaczonych do biodegradacji [384].
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Aspekty biologiczne

Fosfor to pierwiastek kluczowy dla zycia — wchodzi w sktad nukleotydow,
fosfolipidéw i mineralnych sktadnikoéw kosci, takich jak hydroksyapatyt. Dlatego produkty
jego korozji sg dobrze tolerowane przez tkanki. W badaniach nad porowatymi materiatami
zelaznymi zawierajacymi fosfor lub pokrytymi fosforanami nie obserwowano dzialania
toksycznego wobec fibroblastow czy komorek $rodblonka w testach in vitro. Co wigcej,
obecno$¢ jonow fosforanowych sprzyja powstawaniu i dojrzewaniu warstw Ca—P, co wspiera

procesy mineralizacji i integracji materiatu z kos$cig (efekt osteokondukcyjny) [325], [328].

11.4. Domieszki powodujace powstawanie lokalnych ogniw galwanicznych

(metale szlachetne i fazy miedzymetaliczne)

Jednym z efektywnych sposobow przyspieszenia degradacji zelaza w materiatach
bioresorbowalnych jest celowe wprowadzenie dodatkéw metali szlachetnych o wyzszym
potencjale elektrochemicznym niz Fe.

W literaturze opisano szereg stopow zelaza zawierajacych niewielkie ilosci srebra (Ag),
palladu (Pd), ztota (Au) lub platyny (Pt), ktorych celem jest intensyfikacja korozji. W stopie
Fe-30Mn-1Ag zaobserwowano okoto 70% wzrost gestosci pradu korozyjnego w poréwnaniu
z Fe-30Mn, co wigzano z powstawaniem licznych, drobnych wydzielen Ag petiacych role
mikrokatod [275]. Podobny efekt stwierdzono w stopie Fe-10Mn-1Pd, ktorego szybkos¢
degradacji byta okoto 3,54 razy wigksza niz w Fe—10Mn oraz ponad 15-krotnie wigksza
niz w czystym Fe. Mikroskopowo obserwowano wzery wokot czastek Ag lub Pd, co stanowi
charakterystyczny objaw anodowego rozpuszczania Fe w strefach  kontaktu
mikrogalwanicznego [305], [329]. Dodatek 0,9% Pd w stopie Fe—Mn—Pd powoduje degradacje
z szybkoscig okoto 1,0-1,1 mm/rok, czyli 4-5 razy szybciej niz w przypadku prébki czystego
Fe uzytej w wspomnianym badaniu [294].

W przypadku domieszek metali szlachetnych kluczowym zagadnieniem pozostaje ich
bioresorpcja. Czastki Ag lub Pd pozostajace po rozpuszczeniu zelaza moga utrzymywac si¢
w tkankach, dlatego opracowano fazy szlachetne ulegajace stopniowej degradacji. Przyktadem
sg wtracenia Ag—Ca—La, w ktorych obecno$¢ wapnia obniza szlachetnos$¢ srebra, umozliwiajac
jego rozpuszczanie po zaniknieciu otaczajacej matrycy Fe—-Mn. W takich materialach
mikrogalwaniczne przyspieszenie korozji zachodzi w poczatkowym okresie, a same fazy

AgCal a stopniowo resorbujg si¢ wraz z degradacjg osnowy [330].
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Skuteczno$¢ tego mechanizmu zalezy jednak od warunkéw S$rodowiskowych.
W warunkach in vitro na powierzchni czastek srebra tworzg si¢ warstwy bogate w wapn i fosfor,
ktore czeSciowo ograniczajg efekt przyspieszenia degradacji. Natomiast badania in vivo
wykazaly istotne zwigkszenie szybkoSci degradacji Fe—-Mn—-Ag w tkance, przy zachowaniu
dobrej tolerancji biologicznej oraz jedynie przej$ciowej reakcji zapalnej [331].

Podobny efekt moga wywolywaé fazy miedzymetaliczne pierwiastkow przejSciowych
o wyzszym potencjale elektrochemicznym, takich jak wolfram (W). W stopach Fe—W czastki
wolframu pelnig funkcje mikrokatod, co prowadzi do anodowego rozpuszczania zelaza w ich
otoczeniu 1 powstawania porowatej warstwy Fe-W. Szybko$¢ Kkorozji wzrasta
z 0,016 mm-rok! (Fe, SPS) do 0,075-0,138 mm-rok! (Fe-2/5W, SPS) [236]. Zjawisko to
zwigksza catkowity ubytek masy, jednak przy nadmiernej ilo$ci wolframu moze powodowac
lokalne ostabienie struktury i spadek wytrzymatosci radialnej stentow [263].

Najnowsze badania wskazuja, ze najbardziej efektywne przyspieszenie degradacji
uzyskuje si¢ poprzez laczenie pierwiastkbw o  przeciwnych  wlasciwos$ciach
elektrochemicznych. W stopach, w ktérych obecne sa zard6wno metale mniej szlachetne
(np. Mn, Si, Zn), obnizajace potencjat osnowy, jak i domieszki bardziej szlachetne (Pd, Ag, Pt),
generujace mikroogniwa, mozliwe jest uzyskanie synergicznego efektu korozji. Przyktadowo,
stop Fe—10Mn-1Pd charakteryzowat si¢ szybkoscia korozji 0,8—1,2 mm-rok™', co odpowiada
catkowitej resorpcji implantu w ciggu 12—18 miesiecy [296].

11.5. Domieszki niemetaliczne i modyfikacje miedzyfazowe (N, C i inne)

Obok tradycyjnego stopowania metalami, domieszki niemetaliczne, zwlaszcza
pierwiastki migdzyweztowe takie jak azot i wegiel oraz nanomateriaty weglopodobne, zyskuja
coraz wigksze znaczenie w inzynierii materialow Zelaznych. Nawet niewielkie ilosci tych
domieszek moga znaczaco wpltywaé na mikrostrukture oraz wtasciwosci mechaniczne
1 korozyjne zelaza, co znajduje =zastosowanie w materialach biodegradowalnych

I biomedycznych.

11.5.1. Azot

Dodatek azotu do zelaza znaczaco modyfikuje jego mikrostrukture 1 wtasciwosci. Azot
tworzy w zelazie stabilne azotki, w tym faze y-Fe(N), ktéra moze wydziela¢ si¢ dyfuzyjnie
podczas procesu nasycania azotem (nitrowania). Nitrowanie powierzchni stentéw zelaznych
wykazuje duzy potencjal aplikacyjny, poniewaz powstate ,,ferronitrydy” charakteryzujg si¢

wyzsza wytrzymato$cia mechaniczng oraz szybsza korozja w Srodowisku biologicznym
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w porownaniu do czystego zelaza [229]. Przykladowo, badania z 2013 roku wykazaty,
ze nitrowany stent zelazny osigga niemal dwukrotnie wigksza szybko$¢ korozji in vitro
niz czysty Fe (0,225 mm/rok wobec 0,127 mm/rok) oraz znacznie lepsze parametry
mechaniczne [288]. Granica plastyczno$ci wzrosta z okoto 236 MPa dla Fe do okoto 561 MPa
po nasyceniu azotem, a wytrzymato$¢ na rozciaganie z okoto 343 MPa do okoto 614 MPa;
jednoczes$nie twardos¢ wzrosta z okoto 155 HV do okoto 287 HV. Te znaczace poprawy
wynikajg z umocnienia roztworowego oraz wydzielenia twardych azotkow zelaza. Istotne jest,
7ze pomimo przyspieszenia korozji, dtugoterminowe badania in vivo potwierdzilty dobra
biozgodno$¢ nitridowanych stentéw Fe — u zwierzat implanty calkowicie si¢ wchtongly bez
efektow toksycznych [244]. Mechanizm przyspieszenia biodegradacji azotowanych stopéw
wiaze si¢ z powstawaniem w warstwie dyfuzyjnej drobnych czastek, ktore tworza mikroogniwa
galwaniczne z osnowg zelaza i przyspieszaja rozpuszczanie Fe [288]. Dodatkowsg korzyscia
azotu jest korzystny wptyw na charakter korozji — zwigkszona liczba matych wzeréw zamiast
glebokich szczelin prowadzi do bardziej jednorodnej degradacji materiatu. W najnowszych
badaniach opracowano rdéwniez wysokostopowe stale azotowe (HN-Fe) do zastosowan
resorbowalnych. Na przyklad, w stopie Fe-Mn-N o podwyzszonej zawarto$ci azotu
stwierdzono, ze wrazze wzrostem st¢zenia N szybkos$¢ korozji w roztworach fizjologicznych
wyraznie ros$nie, a jednoczes$nie zmniejsza si¢ rozmiar i gleboko$¢ wzerdw, co wskazuje na
bardziej roéwnomierne i kontrolowane rozpuszczanie materiatu [332]. Zjawisko to
wykorzystano przy opracowaniu biodegradowalnych stentow z zelaza wysokonitrogenowego
(HN-Fe). Materiat ten rozpuszcza si¢ w warunkach in vivo catkowicie w ciaggu okoto dwoch
lat, co odpowiada pozadanemu ,,0knu czasowemu” resorpcji. Dodatkowg zaletg sg doskonate
wlasciwo$ci mechaniczne: granica plastycznosci rzedu kilkuset MPa, UTS powyzej 1000 MPa
oraz wydtuzenie do okoto 50%, co umozliwia wykonanie ultracienkich podpor stentow, nawet
trzykrotnie cienszych niz w przypadku typowych stentdéw magnezowych [333], [334].

Badania in vitro wykazaty, ze druty HN-Fe koroduja nieco szybciej niz czyste zelazo,
tworzac jednorodng warstwe produktéw korozji, gtdéwnie azotandw i tlenkéw. W warunkach
in vivo proces ten ulega dalszemu przyspieszeniu; po szeSciu miesigcach implantacji obserwuje
si¢ wyrazng degradacj¢ bez utraty integralno$ci mechanicznej, a ekstrapolacje wskazuja
na catkowitg resorpcje w ciggu okoto 24 miesigcy [332].

Jedynym istotnym ograniczeniem stopdw Fe—N pozostaje ferromagnetyzm. Ze wzgledu
na ograniczong rozpuszczalnos$¢ azotu (okoto 0,4-0,6% mas.), materiat zachowuje wtasciwosci

magnetyczne, co moze powodowaé artefakty w obrazowaniu MRI. Mimo tej cechy,
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prowadzone s3 juz badania kliniczne nad stentami azotowymi, co potwierdza ich wysoki

potencjat aplikacyjny.

11.5.2. Wegiel

Wprowadzenie wegla do zelaza prowadzi do powstania mikrostruktury stali,
obejmujacej roztwor wegla w Fe oraz ewentualne wydzielenia weglikow (FesC) [335]. Nawet
niewielkie domieszki wegla moga znaczgco wplywaé na wiasciwosci mechaniczne i korozyjne
stopu. Wegiel silnie umacnia zelazo, zwigkszajac jego wytrzymatos¢ i twardosé, cho¢ kosztem
pewnego spadku plastycznoséci. Juz dodatki rzedu 0,1-0,3% mas. C powoduja wzrost
wytrzymatos$ci na rozcigganie z okoto 300 MPa (dla czystego Fe) do 500600 MPa, w
zalezno$ci od obrébki cieplnej. W potaczeniu z manganem (20-30% Mn) powstaja tzw. stale
TWIP (ang. Twinning-Induced Plasticity), ktore charakteryzujg si¢ znakomitym potaczeniem
wytrzymatos$ci
1 plastyczno$ci — wytrzymato§¢ na rozcigganie rzedu kilkuset MPa przy wydtuzeniu
dochodzacym do kilkudziesieciu procent [336], [337]. W stalach TWIP podczas odksztatcenia
plastycznego powstaja tzw. blizniaki odksztalceniowe, czyli regularne przemieszczenia
ptaszczyzn atomowych tworzace lokalne ,,odbicia lustrzane” fragmentéw sieci krystaliczne;j,
ktére skutecznie utrudniajg ruch dyslokacji i prowadza do intensywnego umocnienia przy
zachowaniu wysokiej plastycznosci stopu. Przyktadowo, stop Fe—20Mn-0,6C po odpowiednigj
obrobce wykazuje UTS powyzej 600 MPa przy wydtuzeniu okoto 40% [338]. Taka kombinacja
cech jest szczegoOlnie korzystna dla stentow, umozliwiajac redukcje grubosci ich zeber bez
utraty odpornosci na odksztalcenia.

Domieszkowanie weglem na ogot przyspiesza korozje zelaza. FesC jest bardziej
szlachetny elektrochemicznie niz czysty Fe, przez co macierz zelazna ulega anodowemu
rozpuszczaniu w sasiedztwie weglikow. W badaniach poréwnawczych wykazano, Zze probki
zelaza zawierajace domieszki wegla koroduja najszybciej sposrod stopow Fe-Pd, Fe-Ag, Fe-C
[339]. W innym badaniu stwierdzono, ze dodatek wegla (w niewielkiej ilosci <0,1%) zwigksza
szybkos¢ utraty masy Fe w roztworach symulujacych ptyny ustrojowe bardziej niz analogiczne
domieszki fosforu, srebra czy boru [327]. Mechanizm ten wynika prawdopodobnie z faktu,
ze nawet $ladowe ilosci C moga segregowaé na granicach ziaren i ogranicza¢ cigglos¢
ochronnej warstwy produktow korozji, ulatwiajac penetracje¢ roztworu. W stalach
0 podwyzszonej zawartosci wegla (rzgdu 0,5-1% C) obecnos¢ mikrostruktury perlitycznej,
ztozonej z naprzemiennych lamel ferrytu i cementytu (FesC), sprzyja rozwojowi rOwnomierne;j

korozji migdzywarstwowej. W tym procesie anodowe rozpuszczanie ferrytu zachodzi
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na granicach z bardziej szlachetnymi lamelami cementytu, ktory pozostaje wzglednie odporny
1 moze si¢ lokalnie odspaja¢, odstaniajac nowe obszary zelaza podatne na dalszg degradacje
[340].

W ostatnich latach rosnie zainteresowanie modyfikacja zelaza nanostrukturami
weglowymi, zwlaszcza nanorurkami weglowymi (ang. carbon nanotubes, CNT). Dodatek CNT
w ilosci 0,3-0,9% mas. istotnie wplywa na elektrochemiczne wtasciwosci korozyjne Fe.
Badania in vitro wykazaly, ze wprowadzenie CNT prowadzi do obnizenia potencjatu
korozyjnego o okoto 50-100 mV oraz wzrostu gestosci pradu korozyjnego, co skutkuje
wyraznym przyspieszeniem degradacji materialu — w zaleznosci od metody wytwarzania
I sktadu kompozytu wyniosto ono od 40 do 250% [341]. Po 28 dniach zanurzenia w roztworach
symulujacych plyny ustrojowe probki Fe-CNT wykazuja szybsza korozj¢, objawiajaca si¢
glebszymi wzerami i grubsza warstwa produktow korozji w poréwnaniu z czystym Fe [275].
Mechanizm tego zjawiska wigze si¢ z powstawaniem efektywnych mikroogniw
galwanicznych. Nanorurki, bedac przewodzace i chemicznie obojetne, dziataja jak
mikroskopijne katody, ktére stymuluja anodowe rozpuszczanie Fe. Ponadto ich obecnos¢
zwicksza chropowato$¢ oraz powierzchnie wiasciwg materialu, co sprzyja intensyfikacji
procesow elektrochemicznych i tworzeniu lokalnych ogniw korozyjnych [275].

Dodatek wegla do stopu nie obniza biokompatybilnosci. Wegiel jako pierwiastek jest
chemicznie obojetny dla organizmu cztowieka. Badania in vitro wskazuja, ze ekstrakty ze stali
Fe-C nie wykazuja istotnej cytotoksycznosci — komoérki hodowane w takim medium zachowuja
zywotno$¢ podobng jak dla czystego Fe [199].

Podsumowujac, domieszka wegla w Zelazie zwigksza jego wytrzymato$¢ i przyspiesza
biodegradacje w wyniku powstawania mikroogniw z fazg cementytu. Odpowiednie potaczenie
z manganem umozliwia uzyskanie stopow Fe-Mn-C o doskonatych parametrach

mechanicznych i1 wystarczajacej podatnosci na korozje w srodowisku organizmu.

11.5.3. Krzem

Krzem (Si) stanowi kolejny niemetaliczny pierwiastek, ktérego niewielki dodatek
(zwykle kilka procent wagowych) istotnie modyfikuje wtasciwosci biodegradowalnych stopow
zelaza. Si rozpuszcza si¢ w zelazie, co prowadzi do umiarkowanego wzrostu wytrzymatos$ci
na rozcigganie i twardosci poprzez umochnienie roztworowe [342]. Istotniejszy efekt Si
obserwuje si¢ w obecnosci manganu. Stop Fe—Mn-Si (przy okoto 6% Si i 30% Mn) wykazuje
unikalne zjawisko pamigci ksztaltu. Krzem obniza energi¢ btedu utozenia w austenicie Fe—Mn,

co utatwia przemiany martenzytyczne wywotane odksztalceniem oraz ich odwrocenie podczas
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ogrzewania [343]. W rezultacie stopy te odzyskuja pierwotny ksztalt po odcigzeniu
lub niewielkim podgrzaniu, co jest cecha pozadang i wykorzystywana na przyktad
w samorozpr¢zalnych stentach nitinolowych. Stopy Fe-Mn-Si mogg zatem stanowic
potencjalnie tanig, biodegradowalng alternatywe dla nitinolu, cho¢ wymagaja dalszych badan
[344].

Dodatek krzemu do stopdw Fe-Mn znaczaco przyspiesza korozje W poréwnaniu
z Fe—Mn. Zaobserwowano, ze stop Fe-30Mn-6Si koroduje szybciej niz Fe—30Mn bez Si [344].
W jednym z badan wykazano, ze wzbogacenie stopu Fe—Mn o 6% Si zwigksza szybko$¢ korozji
(mierzong metoda polaryzacji) nawet do okoto 0,5 mm/rok przy odpowiednio rozdrobnionym
ziarnie [342]. Zwigkszona reaktywno$¢ korozyjna stopéw Fe—Mn-Si wynika cze$ciowo
z wpltywu krzemu na charakter 1 sktad produktéw korozji. Si sprzyja powstawaniu mniej
zwartej, amorficznej warstwy tlenkow 1 krzemianow zelaza, ktére cechuja si¢ obnizong
przyczepnoscig oraz mniejszg zdolnosciag do pasywacji powierzchni [345]. W rezultacie metal
pozostaje bardziej podatny na dalsze rozpuszczanie w $rodowisku fizjologicznym. Ponadto
obecno$¢ indukowanej przez Si fazy martenzytycznej] € powoduje lokalne naprezenia
i mikropekniecia w warstwach powierzchniowych, co sprzyja penetracji elektrolitu
I intensyfikuje proces korozji [199].

Krzem jest pierwiastkiem biogennym, naturalnie wystgpujacym w organizmie
czlowieka w postaci krzemiandw 1 krzemionki, gdzie uczestniczy w metabolizmie tkanki
tacznej oraz mineralizacji kosci [346]. Wyrdznia si¢ dobrg biozgodnoscig i brakiem
toksycznosci w fizjologicznym zakresie stezen [347]. Jednakze nadmierna zawarto$¢ Si
w biodegradowalnych stopach Fe-Mn moze prowadzi¢ do zwigkszonej reaktywnosSci
korozyjnej, a tym samym do podwyzszonego uwalniania jonéw Mn?*" do $rodowiska,
co w nadmiarze moze wywotywa¢ niekorzystne efekty komorkowe [345]. W badaniach in vitro
wykazano, ze stop Fe-30Mn—-6Si hamowat proliferacj¢ komorek srodbtonka (HUVEC) i migéni
gladkich naczyn krwionosnych w wigkszym stopniu niz czyste Fe, co przypisano
przyspieszonemu uwalnianiu jonow Mn?" oraz rozpuszczaniu krzemianéw [184]. Z drugiej
strony, krzem uwalniany ze stopu moze stymulowac roéznicowanie osteoblastow 1 sprzyjac
mineralizacji macierzy pozakomorkowej, co czyni ten pierwiastek potencjalnie korzystnym

w zastosowaniach ortopedycznych [348].

11.5.4. Bor

Bor stanowi efektywny mikrododatek w metalurgii zelaza, poniewaz juz $ladowe ilo$ci

(kilkadziesigt ppm) wplywaja na mikrostrukture poprzez segregacj¢ na granicach ziaren
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oraz tworzenie twardych borkéw. Niewielkie domieszki boru znaczaco zwigkszaja
wytrzymato$¢ zelaza. Badania wykazaly, ze dodatek 0,06% B powoduje wzrost granicy
plastycznosci i wytrzymatosci Fe, analogicznie do podobnych domieszek Mn lub C [327],
[349]. Bor ogranicza przebudowe granic ziaren podczas wyzarzania, co sprzyja utrzymaniu
drobnoziarnistej struktury o podwyzszonej twardosci [350]. Wyzsze stezenia boru prowadzg
do wydzielania faz mi¢gdzymetalicznych Fe:B i1 FeB, ktore charakteryzuja si¢ bardzo wysoka
twardoscig (HV > 1500) oraz kruchoscig. W rezultacie, mimo ze zwigkszajg twardos¢
1 sztywnos$¢ materiatu, nadmiar boru (powyzej okoto 0,1%) moze znaczaco obnizy¢ ciggliwos¢
stopu; na przyktad przy 1% B materiat staje si¢ praktycznie kruchy [351].

Domieszkowanie boru powoduje umiarkowane przyspieszenie korozji zelaza.
W badaniach z prasowanymi proszkami Fe z r6znymi dodatkami wykazano, ze probki Fe—B
korodujg nieco szybciej niz czyste Fe, jednak efekt ten jest slabszy niz w przypadku probek
zawierajacych wegiel. Na przyktad szybkos¢ ubytku masy w roztworze Ringera dla Fe z borem
wzrosta jedynie o kilkanascie procent w poréwnaniu do czystego zelaza [339]. Mechanizm
korozji borowanych stopow wiaze si¢ z obecno$cig czastek borkow Fe;B, ktére sa bardziej
elektroobojetne niz osnowa Fe, co lokalnie przyspiesza rozpuszczanie zelaza w ich otoczeniu
poprzez tworzenie mikroogniw anodowo-katodowych, podobnych do tych obserwowanych w
przypadku weglikow lub azotkow. Poniewaz zawartos¢ boru jest zazwyczaj bardzo niska, a bor
tworzy glownie izolowane wydzielenia zamiast cigglych sieci, intensywno$¢ przyspieszenia
korozji pozostaje ograniczona. Dodatkowo, niektore produkty korozji borowanych stopéw,
takie jak wodorotlenki boru, moga wykazywac¢ dzialanie bakteriostatyczne, cho¢ w srodowisku
fizjologicznym szybko ulegaja rozcienczeniu [352].

Bor nie wykazuje toksycznosci w Sladowych ilo$ciach; zwiazki boru sg
wykorzystywane migdzy innymi w medycynie (borowina, kwas borowy). Jednak wyzsze
stezenia moga hamowac podziaty komorkowe [353]. W testach cytotoksycznosci ekstrakty
z Fe-0,06B nie wykazaly negatywnego wpltywu na zywotno$¢ komorek w pordéwnaniu
z ekstraktami z czystego Fe [327]. Wyniki te sugeruja, ze niewielkie uwalnianie boru w postaci
jonéw boranowych z implantu jest dobrze tolerowane.

Podsumowujac, niewielkie domieszki boru zwiekszaja wytrzymalo$¢ mechaniczng
biodegradowalnego zelaza oraz nieznacznie podnosza jego podatnos¢ na korozje, zachowujac

jednoczes$nie biozgodnos¢é w warunkach in vitro.
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11.5.5. Selen

Nowatorskim kierunkiem jest domieszkowanie zelaza selenem, pierwiastkiem
o wlasciwo$ciach przeciwbakteryjnych i przeciwnowotworowych. W 2024 r. Deng i wsp.
opracowali stop Fe-0,6Se z mysla o wszczepach kostnych, wykazujac jego wyjatkowe
parametry mechaniczne i bioaktywnosé. [297]. Stop Fe—0,6Se (odlany metoda odsysania)
osiggnat granice¢ plastycznosci ~1,06 GPa i wytrzymatos¢ ~1,27 GPa przy wydtuzeniu ok. 15%.
Tak wysoka wytrzymato§¢ wynika z obecnosci dyspersyjnych czastek miedzymetalicznych
FeSe umacniajacych osnowg¢ a-Fe. Dodatek selenu nie mial wyraznego wplywu na szybkos¢
korozji; zmierzona $rednia szybko$¢ utleniania Fe—0,6Se wynosita 0,057 mm/rok,
poréwnywalnie do czystego Fe. Co interesujace, nawet niewielka domieszka Se nadala stopowi
wyrazne dziatanie biologiczne. Fe—0,6Se silnie hamuje wzrost bakterii Staphylococcus aureus
1 wykazuje efekt cytotoksyczny wobec komorek kostniakomigsaka (linie 143B), przy braku
szkodliwego wplywu na prawidtowe komorki kosci (osteoblasty) [297]. Dodatkowe badania
wykazaly takze dziatanie przeciwnowotworowe wobec komorek MG63 migsaka kosci [354].
Cho¢ badania nad Fe—Se dotycza glownie implantoéw kostnych i s3 w poczatkowym stadium,
mozna wyobrazi¢ sobie ich wykorzystanie w stentach naczyniowych do zapobiegania
restenozie. Selen ma dziatanie antyproliferacyjne na komoérki migsni gtadkich, podobnie jak
leki w stentach eluujgcych [355]. To jednak wymaga dalszych badan. Reasumujac, domieszka
selenu w iloSci <1% nadaje Zzelazu unikalne cechy: bardzo wysoka wytrzymalo$é
oraz wlasciwo$ci antybakteryjne 1 przeciwnowotworowe, przy zachowaniu akceptowalnej

biodegradowalnosci i biozgodnosci.

11.6. Zestawienie mechanizmow i kierunki modyfikacji

Dla uporzadkowania dalszych rozwazan zebrano tu kluczowe mechanizmy, przez ktore
domieszki wptywaja na kinetyke degradacji oraz odpowiedz biologiczng stopow Fe.
Domieszkowanie zelaza pozostaje jednym z najskuteczniejszych sposobéw modyfikacji
wlasciwos$ci materiatow biodegradowalnych do zastosowan implantologicznych. Odpowiednio
dobrane dodatki stopowe umozliwiaja sterowanie mikrostrukturg, wlasciwosciami
elektrochemicznymi oraz biozgodnoscia, co przektada si¢ na kontrolg¢ tempa i charakteru
biodegradacji. Najwigkszy potencjat aplikacyjny maja uklady laczace pierwiastki anodowe
(Mn, Zn, Mg, P) z bardziej szlachetnymi (Ag, Pd, Pt). W takich uktadach uzyskuje si¢
synergiczny efekt przyspieszenia korozji przy zachowaniu wymaganej integralnoSci

mechanicznej.
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W nadchodzacych latach badania nad biodegradowalnymi materiatami zelaznymi bgda
koncentrowac¢ si¢ na integracji domieszkowania z technikami modyfikacji powierzchni, ktore
umozliwiajg precyzyjniejsze sterowanie reakcjami anodowo-katodowymi. Skupig si¢ takze
na opracowaniu warstw funkcjonalnych o regulowanej reaktywnosci elektrochemicznej. Takie
podejscie pozwoli zwigkszy¢ przewidywalno$¢ procesu resorpcji oraz poprawic interakcje
materiatu z otaczajacymi tkankami.

Ciekawym kierunkiem przysztych badan moze sta¢ si¢ zastosowanie selenu jako
domieszki modyfikujacej. Dzigki wilasciwosciom redoks i1 potencjalnemu dziataniu
przeciwzapalnemu, Se moze stanowi¢ pierwiastek umozliwiajacy aktywne sterowanie

reakcjami powierzchniowymi i kontrolowang degradacja zelaza w $srodowisku biologicznym.
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12. Modyfikacja powierzchni zelaza

12.1. Wprowadzenie i zakres rozdzialu

Inzynieria powierzchni biomaterialéw polega na $wiadomym ,,regulowaniu” tempa
korozji — przyspieszaniu lub spowalnianiu degradacji w zalezno$ci od potrzeb klinicznych.
Chociaz glownym celem tej pracy jest opracowanie i analiza metod przyspieszania korozji
biodegradowalnych implantéw zelaznych, peine zrozumienie inzynierii powierzchni wymaga
uwzglednienia takze technik pasywacyjnych, czyli metod spowalniajagcych degradacje.
Znajomos$¢ tych przeciwstawnych podejs$¢ jest niezbedna, poniewaz inzynieria mi¢dzyfazowa
opiera si¢ na $wiadomym sterowaniu tempem korozji. W zalezno$ci od fazy leczenia lub funkcji
implantu, pozadane moze by¢ czasowe zabezpieczenie lub kontrolowane przyspieszenie
rozktadu. W praktyce rozwigzania te czgsto si¢ uzupetniaja: powtoki pasywujace chronig
implant w pierwszym etapie po implantacji, a nast¢gpnie stopniowo ulegaja degradacji
i umozliwiajg uruchomienie procesow korozyjnych. W odrdéznieniu od strategii objetosciowych
(porowato$¢ 1 domieszkowanie, rozdz. 10-11), modyfikacje powierzchni pozwalaja
programowac¢ degradacje sekwencyjnie i1 lokalnie, bez zmiany sktadu rdzenia.

Naturalna warstwa tlenkow i hydroksytlenkow zelaza, powstajaca spontanicznie
po implantacji, moze poczatkowo hamowaé korozje. Zazwyczaj dziala ona jako bariera
ochronna przez pierwsze kilkanascie godzin do kilku dni po zabiegu, jednak jej stabilnos¢ jest
ograniczona i z czasem ulega ostabieniu. W praktyce przejscie od etapu pasywacji do inicjacji
lokalnej korozji, takiej jak korozja wzerowa lub szczelinowa, moze nastapi¢ juz po kilku
dniach, w zaleznosci od warunkow miejscowych oraz rodzaju zastosowanych modyfikacji
powierzchni. Czesto w odniesieniu do implantdow naczyniowych, proces ten zbiega si¢
z krytycznymi etapami wczesnego gojenia tkanek (okres od kilkudziesigciu godzin do kilku
tygodni). Miejscowe roznice w grubosci, topografii lub sktadzie sprzyjaja rozwojowi korozji
wlasnie w tym okresie przejsciowym. Z tego wzgledu modyfikacje miedzyfazowe odgrywaja
kluczowa rolg w sterowaniu degradacja. Moga stabilizowa¢ naturalng warstwe pasywna,
zapewniajac czas na gojenie tkanek, lub wprowadza¢ heterogeniczne mikrostruktury, ktore
przyspieszaja reakcje elektrochemiczne i resorpcje stentu.

Wszystkie opisane w dalszej czgsci rozwigzania stanowig proby kontroli: (i) transportu
masy, (i1) lokalnych warunkéw pH 1 potencjatu redoks oraz (ii1) mikroogniw na granicy zelazo—

elektrolit.
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12.2. Techniki pasywacyjne i ochronne

12.2.1. Powloki fosforanowe i hydroksyapatytowe (Ca—P, HA): klasyka o wcigz

aktualnym znaczeniu

Wiasciwosci, mechanizm dzialania i struktura powlok Ca—P/HA

Powloki oparte na fosforanach wapnia naleza do najlepiej przebadanych i najczesciej
stosowanych rozwigzan w modyfikacji biomateriatlow [356]. Ich znaczenie wynika z potaczenia
wysokiej bioaktywnosci oraz zdolnosci do skutecznej ochrony metali przed degradacja [357],
[358]. Szczegodlng role odgrywa hydroksyapatyt (HA), ktorego struktura krystaliczna
oraz stosunek Ca/P sg zblizone do mineralnej frakcji kosci. Organizmy biologiczne rozpoznaja
HA jako material naturalny, co przektada si¢ na jego wysokg biozgodnos¢ [358]. Pomimo
szerokiego zastosowania w ortopedii, powtoki hydroksyapatytowe nie sg rutynowo stosowane
w implantach przeznaczonych do tkanek migkkich, takich jak stenty naczyniowe. Wynika to
z wlasciwosci ceramiki, takich jak sztywno$¢ i kruchos$¢, ktore w dynamicznym $rodowisku
naczyniowym prowadzg do ryzyka pekania i odspajania. Mechanizmy dziatania powlok Ca—P,
obejmujace wymiang jonowa, kontrolg korozji oraz wtoérng mineralizacje, stanowig punkt
odniesienia przy projektowaniu nowych, elastycznych i bioaktywnych powtok hybrydowych.
Rozwigzania te maja potencjal do zastosowania w implantach degradujacych w §rodowisku
tkanek miegkkich, cho¢ w przypadku stentow krucho$¢ powtoki pozostaje istotnym
ograniczeniem.

Powierzchnia hydroksyapatytu wykazuje wysoka zdolno$¢ adsorpcji jondw Ca** 1 PO+
oraz bialek osocza, co prowadzi do szybkiego formowania wtornej warstwy apatytowe;.
Mechanizm ten stanowi podstawe osteointegracji implantow ortopedycznych [359]. Szybkosé¢
1 efektywnos¢ adsorpcji korelujg bezposrednio z odpowiedzig komorek, na przyktad wzrostem
aktywnosci fosfatazy zasadowej (ALP) w osteoblastach. Badania wykazuja, ze juz w ciggu
pierwszych 24 godzin od adsorpcji biatek i jondw na powierzchni HA obserwuje si¢ istotny
wzrost ekspresji markeréw osteogenezy, w tym ALP, ktéry przekracza o 30-50% poziomy
uzyskiwane na powierzchniach niepokrytych warstwa HA. Jednocze$nie powloki Ca—P,
ze wzgledu na niska rozpuszczalnos¢, ograniczajg dostep elektrolitu do powierzchni metalu,
op6zniajac inicjacje korozji [357]. W rezultacie implant zachowuje stabilno$¢ mechaniczng
w kluczowym okresie gojenia.

Dziatanie powlok Ca-P/HA jest procesem dynamicznym, przebiegajacym

dwuetapowo. W poczatkowej fazie powloka pelni funkcje bariery elektrochemiczne;.
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W kolejnych etapach nastgpuje czesciowa przebudowa: rozpuszczanie HA, wymiana jonowa,
wtdrna mineralizacja oraz infiltracja jondw fizjologicznych. Ostatecznie proces ten prowadzi
do stopniowego odstaniania powierzchni metalu i1 przej$cia od ochrony do kontrolowanej
degradacji. Interakcje jonowe wplywaja takze na lokalne mikro$rodowisko, stymulujac
aktywnos$¢ osteoblastow 1 wspierajac regeneracje kosci [358], [359].

Porowato$¢ jest istotnym parametrem powlok Ca—P/HA, szczegblnie wysokim przy
zastosowaniu technik takich jak natrysk plazmowy, elektroforetyczne osadzanie czy metody
mokre. Porowata mikrostruktura zwicksza powierzchni¢ reaktywna, ulatwia zakotwiczenie
komorek oraz moze pehic¢ funkcje nos$nika substancji bioaktywnych, takich jak antybiotyki
czy czynniki osteogenne. W rezultacie powloki hydroksyapatytowe stanowig nie tylko bariere
ochronna, ale réwniez aktywny element wspierajacy procesy regeneracyjne [358], [359].

Wyniki badan Mhaede 1 wsp. (2015) potwierdzaja t¢ zalezno$¢, wykazujac, ze zelazo
pokryte powloka hydroksyapatytowa degradowato si¢ wyraznie wolniej niz préobki
niepowlekane, co jednoznacznie wskazuje na ochronne, barierowe dziatanie warstwy Ca—P
[360]. W badaniu tym zaobserwowano, ze zastosowanie powtoki HA obnizyto szybko$¢ korozji
zelaza o okoto 45% w poréwnaniu do powierzchni niepokrytych. Tak wyrazny spadek tempa
degradacji pozwala traktowa¢ powloki hydroksyapatytowe jako skuteczne narzedzie

do kontroli procesow korozji w okresie wczesnego gojenia implantu.

Zastosowania, ograniczenia i perspektywy powlok Ca-P/HA w biomaterialach
degradujacych

W biodegradowalnych stopach metali, takich jak magnez 1 zelazo, powloki Ca—P pelnig
kluczowg role jako regulator tempa degradacji. Zbyt szybka korozja stopdw magnezu moze
prowadzi¢ do nadmiernego wydzielania wodoru 1 gwattownej utraty wytrzymatosci, natomiast
zelazo koroduje naturalnie zbyt wolno, co moze opdznia¢ proces gojenia tkanek. Powloki
fosforanowe umozliwiaja uzyskanie zréwnowazonego przebiegu degradacji, taczac
wlasciwosci ochronne z kontrolowanym udostgpnianiem powierzchni metalu [361], [362].

Znaczenie powlok Ca-P/HA potwierdza fakt, ze stanowig one duza czg¢$¢ powlok
testowanych na biodegradowalnych implantach zelaznych [363]. Ich popularno$¢ wynika
z mozliwosci precyzyjnej kontroli chemii i morfologii powierzchni oraz szerokiego zakresu
dostepnych metod syntezy, od procesOw wysokotemperaturowych po delikatne techniki
umozliwiajgce odwzorowanie struktur bioaktywnych [359]. W przeciwienstwie do powlok
polimerowych, ktore zazwyczaj oferuja ograniczong mozliwo$s¢ modyfikacji sktadu

1 parametréw degradacji, powtoki Ca—P/HA charakteryzuja si¢ wigksza elastycznos$cia
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w programowaniu pozadanego profilu rozpuszczalnosci oraz reakcji powierzchniowej [364].
Dzigki temu pozwalaja na dostosowanie tempa degradacji i zakresu bioaktywnoS$ci
do specyficznych wymagan danego implantu, co jest kluczowe przy wyborze odpowiedniej
strategii dla aplikacji klinicznych.

W perspektywie dalszego rozwoju inzynierii biomaterialowej powtoki fosforanowe
I hydroksyapatytowe petnig role koncepcyjnego wzorca [365]. Stanowig model, w ktorym
potaczone sg zalety ochrony przed korozja, bioaktywnos$ci oraz mozliwosci funkcjonalizacji
powierzchni. Mechanizmy lezace u podstaw ich dzialania pozostajg uniwersalne i inspiruja

projektowanie kolejnych generacji inteligentnych powlok dla medycyny regeneracyjnej [365].

12.2.2. Tlenki TiO: i ZrO: jako wzorcowe powloki ochronne

Druga fundamentalng grupa powlok pasywnych sg tlenki metali, takie jak TiO-
czy ZrO.. Warstwy TiO:2 sa bardzo dobrze poznane W kontek$cie implantow tytanowych.
Struktury te charakteryzujg sie:

e bardzo niskg rozpuszczalnoscig w warunkach fizjologicznych [366],

e znikomym przewodnictwem jonowym [367],

e ograniczonym transportem elektronéw [368].

Z elektrochemicznego punktu widzenia TiO: dziata jak stabilny ,,parasol” chemiczny:
blokuje transport jonéw i elektronow, skutecznie hamujgc reakcje korozyjne [367]. Podobny
charakter wykazuja powtoki ZrO:, dodatkowo cechujace si¢ wysoka odpornoscig mechaniczng
i stabilno$cig polimorficzng [369], [370]. Oba typy powlok sg zatem klasycznymi warstwami
barierowymi, ktore silnie spowalniajg degradacj¢ metalicznego rdzenia.

W  zastosowaniach ortopedycznych jest to pozadane, natomiast w przypadku
biodegradowalnych stentow Fe tak silna pasywacja bytaby niekorzystna. Mimo to zrozumienie
zasad dziatania takich powlok ma znaczenie, poniewaz stanowig one ,ztoty standard”
pasywacji, na tle ktérego ocenia si¢ bardziej zlozone, funkcjonalne powtoki (np. redoksowe,
katalityczne, dopowane jonami) [371]. W praktyce ich rola w implantach Fe dotyczy gtownie
ultracienkich filméw (PVD/ALD), gdzie pasywacja jest ,,dozowana” nanometrami, a nie

budowana jako trwata bariera.

12.2.3. Powloki polimerowe jako bariera i nosnik lekow

Biodegradowalne polimery, takie jak polilaktyd, kopolimery PLA-PGA oraz inne
alifatyczne poliestry, sa powszechnie stosowane W nowoczesnych stentach uwalniajacych leki.

Ich wlasciwosci — biozgodnos¢, mozliwos¢ kontrolowania szybkosci degradacji oraz tatwos¢
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formowania cienkich, jednorodnych warstw — czynig je naturalnym kandydatem do
modyfikacji powierzchni stentow zelaznych. W przeciwienstwie do powtok ceramicznych,
polimery Y] materiatami elastycznymi i bardziej dopasowuja si¢
do dynamicznego srodowiska naczyniowego, co jest istotne podczas cyklicznych odksztatcen

$ciany naczynia.

Rola i funkcje polimeréw jako powlok zelaza

Pokrycie powierzchni Fe cienka warstwag biodegradowalnego polimeru peini kilka
rownolegtych funkcji:

1. Ograniczenie bezposredniego kontaktu metalu z krwig W poczatkowym okresie

po implantacji, co zmniejsza ryzyko gwalttownej inicjacji korozji (w magnezie
i cynku, nie w czystym zelazie) oraz powstawania lokalnych produktow reakcji,
ktore moglyby zaburza¢ gojenie [372].

2. Kontrolowane uwalnianie  substancji  aktywnych, takich  jak leki
przeciwproliferacyjne, przeciwzapalne czy przeciwzakrzepowe. Polimerowa
matryca umozliwia uzyskanie stabilnego, wielodniowego lub wielotygodniowego
profilu uwalniania, co jest kluczowe dla zapobiegania restenozie [373].

3. Redukcja dlugotrwatej reakcji zapalnej dzicki temu, ze po spetnieniu swojej funkcji
polimer ulega resorpcji, nie pozostawiajac trwatych materialtow obcych —
W przeciwienstwie do powlok trwatych stosowanych w klasycznych stentach
metalowych [373], [374].

4. Mozliwos¢ precyzyjnego sterowania procesem degradacji metalu, wynikajaca
z doboru parametrow warstwy polimerowej [375].

W zamysle powloka polimerowa ma zatem ,kupi¢ czas”: zachowa¢ integralno$é
mechaniczng stentu W kluczowych pierwszych tygodniach gojenia naczynia, a nastgpnie
umozliwi¢ kontrolowane i przewidywalne odstonigcie zelaza oraz uruchomienie procesoOw jego
biodegradacji [373], [375].

Dzialanie biodegradowalnych powlok polimerowych na zelazo — faza ochronna i faza
przyspieszonej degradacji

Po naniesieniu na powierzchni¢ zelaza cienka powloka polimerowa pelni role fizycznej
bariery. W pierwszej fazie kontaktu implantu z krwig ogranicza transport tlenu, jonow i wody
do powierzchni Fe, co spowalnia inicjacj¢ korozji. To wlasnie wczesny okres ochronny jest

Krytyczny: stent musi zachowac¢ wysoka wytrzymato$¢ i stabilno$¢ w pierwszych tygodniach
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po implantacji. Mechanistycznie oznacza to redukcje szybkosci reakcji utlenienia zelaza
oraz ograniczenie lokalnego powstawania produktéw ubocznych (Fe(OH)., Fe(OH)s, tlenkow
i wodorotlenkoéw zelaza). Z uptywem czasu polimer zaczyna si¢ jednak degradowac, zwykle
na drodze hydrolizy wigzan estrowych:

—-CO-O-+ H:0 —- -COOH +-OH

Dla wielu polimerow (np. PLA lub PLGA) prowadzi to do zakwaszania $rodowiska
poprzez powstawanie m.in. kwasu mlekowego i glikolowego. W miare gromadzenia si¢
produktéw hydrolizy dochodzi do:

e obnizenia lokalnego pH,

e zakwaszenia mikrosrodowiska pod powtoka,

e przyspieszenia reakcji utleniania Fe** do Fe?*,

e destabilizacji warstw pasywnych.

Kwasne $rodowisko zwigksza rozpuszczalnos¢ tlenkdw i wodorotlenkéw Fe,
co przyspiesza degradacje¢ metalu w drugiej fazie dzialania powtloki. Zjawisko to bywa
zaskakujace: powtoka, ktora poczatkowo zabezpiecza metal, W pdzniejszym etapie moze sta¢
si¢ czynnikiem intensyfikujacym korozje, szczeg6lnie przy stabej cigglosci warstwy.

Tym samym polimerowa powloka dziata dwufazowo i sekwencyjnie:

FAZA | — OCHRONA (spowolnienie korozji)

e ograniczony dostep elektrolitu,

e redukcja poczatkowej szybkosci utleniania Fe,

e stabilizacja wymaganego ,,okna mechanicznego” stentu.

W badaniach nad mechanizmem przyspieszania korozji zelaza przez powloke
polilaktydowa wykazano, ze okres wstgpnej, czgsciowo ochronnej fazy jest bardzo krotki i trwa
okoto 12 godzin, po czym zaczynaja dominowac procesy zwigzane z degradacja polimeru
I zakwaszeniem mikrosrodowiska. Z tego wzgledu wilasciwy dobor rodzaju polimeru
oraz grubos$ci powloki jest kluczowy, jezeli chcemy te faze wykorzysta¢ (lub swiadomie ja
ograniczy¢) [196].

FAZA Il — AKTYWACJA (przyspieszenie korozji)

e degradacja polimeru — produkty kwasne,

e zakwaszenie i dezintegracja warstw pasywnych Fe,

e wzrost tempa korozji po ustgpieniu bariery fizyczne;.

Ta kontrolowana sekwencja — ,najpierw chroni¢, potem przyspieszy¢” — jest

kluczowa dla projektowania powlok polimerowych na biodegradowalnych stentach Zelaznych
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[376]. Zjawisko to obserwowano m.in. w porowatych piankach zelaznych, gdzie niewielkie
defekty powloki umozliwiaty penetracje elektrolitu, a zakwaszone s$rodowisko sprzyjato

przyspieszonej korozji.

Projektowanie biodegradowalnej powloki polimerowej dla zelaza
Projektowanie powloki polimerowej — czynniki strukturalne i chemiczne
Aby otrzymac¢ powtoke, ktora najpierw stabilnie chroni stent, a nastgpnie pozwala
na jego kontrolowang biodegradacje, konieczne jest §wiadome ksztattowanie jej parametrow
chemicznych i fizycznych. Do najwazniejszych naleza:
1. Dobor rodzaju polimeru
Polimery o wolniejszej kinetyce hydrolizy, takie jak PLA, zapewniaja dtugotrwata
faz¢ ochronng. Kopolimery PLGA, zwtaszcza o stosunku 50:50, hydrolizuja bardzo
szybko, co moze prowadzi¢ do gwaltownego zakwaszenia i Skrocenia fazy
ochronnej. Wybdr polimeru decyduje wigc o tempie przejScia migdzy fazami
,ochrona” a ,,aktywacja degradacji” [382], [383].
2. Modyfikacja sktadu powtoki
Dodanie segmentow bardziej hydrofobowych, takich jak PCL [384]
lub poli(etylenokarbonat) [385], zwigksza odporno$¢ na penetracje wody,
wydtuzajac okres spowolnionej korozji metalu. Odwrotnie, wprowadzenie bardziej
hydrofilowych kopolimeréw przyspiesza hydroliz¢ [386], [387]. Zastosowanie
dodatkow buforujacych moze stabilizowaé lokalne pH, minimalizujac ryzyko
niekontrolowanego narastania szybkosci degradacji [382], [388].
3. Odpowiednia grubos¢ warstwy
W stentach naczyniowych najczesciej stosuje si¢ powloki o grubosci kilku
do kilkudziesigciu mikrometrow. Na przyktad w badaniach nad stentem
nitinolowym stosuje si¢ zwykle grubo$¢ od 10 do 20 um [389], natomiast powtoka
komercyjnego stentu Xience wynosita ok. 7.8 um [390]. Grubo$s¢ musi byc¢
kompromisem pomiedzy elastycznoscig 1 integralnoscig mechaniczng a ochrong
przed dostepem elektrolitu [377]. Zbyt cienka warstwa ulegnie szybkiemu
przenikaniu, zbyt gruba — peknie podczas rozprezania, tworzac ogniska
przyspieszonej korozji.
4. Inkorporacja substancji czynnych
Uwalnianie lekdéw przeciwproliferacyjnych lub przeciwzapalnych wspiera

regeneracj¢ srodbtonka, ale jednoczesnie wptywa na kinetyke degradacji polimeru
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poprzez zmiang jego morfologii, zwilzalnosci i porowatosci. Substancje modulujace
korozje, np. donory NO, moga dodatkowo regulowaé¢ lokalne procesy
elektrochemiczne na powierzchni Fe.

Kontrola morfologii i mikrostruktury

Powtoka powinna by¢ jednorodna, pozbawiona mikropeknig¢é i obszarOw
nadmiernie porowatych, ktore mogtyby dziata¢ jako kanaty transportowe dla wody.
Z drugiej strony, zaprojektowana mikroporowato$¢ moze petnic¢ funkcje rezerwuaru
lekéw, umozliwiajgc ich dyfuzj¢ z kontrolowang szybkoscig. Kluczowe jest wiec

uzyskanie struktury stabilnej, a jednoczesnie funkcjonalne;.

Znaczenie jakosci powloki

Jako$¢ biodegradowalnej powtoki polimerowej ma kluczowe znaczenie dla jej funkcji

ochronnej oraz dla momentu przejs$cia z fazy hamowania korozji do fazy jej kontrolowanego

przyspieszenia. Nawet niewielkie odchylenia w grubosci, sktadzie czy ciggtosci warstwy moga

catkowicie zmieni¢ profil degradacji implantu zelaznego. Z tego wzgledu parametry powtoki

muszg by¢ projektowane 1 kontrolowane z precyzja wigksza niz W przypadku powlok

na trwatych stentach metalowych [376], [377].

Na skuteczno$¢ warstwy polimerowej wpltywaja przede wszystkim nastepujace

czynniki:

grubos¢ powloki — warstwa zbyt cienka nie zapewnia skutecznej bariery wobec
jonéw i tlenu, co prowadzi do przedwczesnej inicjacji korozji Fe. Z kolei zbyt gruba
powloka moze peka¢ podczas rozprezania stentu balonowego, tworzac defekty,
ktére dziatajg jak lokalne anody. Kazde pgknigcie stanowi miejsce koncentrowania
naprezen i punkt startowy korozji wzerowej [376], [378].

cigglos¢ 1 brak defektow — mikropgknigcia, niejednorodnosci lub pory
niewynikajgce z konstrukcji powtoki dziataja jak kapilary, przez ktore woda i jony
szybko docierajg do powierzchni metalu. Nawet pojedynczy defekt moze zaburzy¢
rownowage anodowo-katodowa i doprowadzi¢ do intensywnej, lokalnej korozji
podpowierzchniowej [376], [378].

krystaliczno$¢ oraz szybkos¢ hydrolizy polimeru — frakcje krystaliczne polimeru sg
bardziej odporne na penetracj¢ wody, natomiast regiony amorficzne hydrolizuja
szybciej. Wysoka krystaliczno$¢ wydtuza fazg ochronng powtoki, natomiast jej
obnizenie prowadzi do szybszego powstawania kwasnych produktéw degradacji

I wezesniejszego zakwaszania mikrosrodowiska [196].
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e zawarto$¢ lekow i dodatkdw funkcjonalnych — substancje aktywne inkorporowane
w polimer, takie jak sirolimus [376], NO-donory [379] czy czasteczki
przeciwzapalne [380], moga zmienia¢ morfologi¢ powloki, jej chtonnos¢ wody
lub kinetyke hydrolizy. Dodatki buforujace (np. Mg(OH)2, CaCOs) mogg natomiast
neutralizowaé¢ kwasne produkty degradacji i stabilizowaé¢ pH na granicy faz
Fe/polimer. Na przyktad w badaniu Donate i in. z 2023 warstwa CaCOs (~20 um)
w powtoce na PLA utrzymata pH na poziomie ok. 7,6 + 0,1 podczas testu degradacji,
W przeciwienstwie do kontrolnej grupy PLA, dla ktorej okazalo si¢ ~5,07 + 0,1
[381].

Odpowiednio zaprojektowana powtoka polimerowa powinna wigc degradowac si¢

przewidywalnie, bez naglych pikéw hydrolizy, ktére moglyby gwattownie obnizy¢ pH

I uruchomic¢ przedwczesng degradacje metalu.

12.3. Powloki tlenkowo-hydroksytlenkowe (Fe:0s, Fes04, FeOOH) jako

naturalne i wykorzystywane warstwy produktow korozji

W biodegradowalnych implantach Zelaznych warstwy tlenkowo-hydroksytlenkowe,
obejmujace Fe:0s, FesOs oraz FeOOH, odgrywaja istotng role. Chociaz nie zaliczajg si¢
do klasycznych powtok ochronnych stosowanych w implantologii, takich jak Ca—P czy TiO-,
determinujg przebieg korozji zZelaza w s$rodowisku fizjologicznym. Najnowsze badania
wskazuja, ze warstwa ta stanowi nie tylko nieunikniony produkt kontaktu Zelaza z elektrolitem,
ale rowniez element, ktorego sktad 1 wtasciwosci mozna w pewnym stopniu modyfikowac
przed implantacjq.

W licznych badaniach in vitro i in vivo wykazano, ze na powierzchni zelaza, w tym
stentow Fe oraz porowatych rusztowan, tworzy si¢ mieszanina FesOa, Fe2Os i y-FeOOH, czg¢sto
z domieszkg fosforanow oraz weglanéw zelaza [1], [199]. Przyktadowo, w przypadku
azotowanego stentu Fe implantowanego do tetnic zwierzgcych, analiza Raman/XPS

jednoznacznie potwierdzita obecnos$¢ FesOa, a-Fe:Os 1 y-FeOOH jako glownych produktow
korozji [199].
12.3.1. Naturalne powloki Fe—O—OH jako warstwa ,,p6lpasywna”

W warunkach fizjologicznych (doktadnie opisanych w rozdz.8) na powierzchni zelaza
spontanicznie tworzy si¢ warstwa produktéw korozji typu Fe—-O—-OH, obejmujaca mieszaning

tlenkow 1 hydroksytlenkoéw zelaza. W przeciwienstwie do klasycznych warstw pasywnych,
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takich jak TiO: na tytanie, warstwa ta jest porowata i niejednorodna, przepuszcza jony i tadunki
oraz nie stanowi skutecznej bariery ochronnej. Jej obecno$¢ jedynie spowalnia degradacje, nie
zatrzymujac jej, a lokalnie moze sprzyja¢ rozwojowi korozji zlokalizowanej. Stabilno$¢ 1 sktad
tej warstwy w srodowisku fizjologicznym, gdzie dominujacg forma produktow korozji bywa
v-FeOOH, odpowiadaja za obserwowane w badaniach implantdw zelaznych wolne,
lecz dlugotrwate tempo degradacji [199], [391], [392].

Z punktu widzenia inzynierii powierzchni warstwa Fe—-O—OH to nie tyle ochronna
powtoka pasywna, co dynamiczny interfejs miedzy metalem a $rodowiskiem biologicznym,
ktorego wihasciwosci mozna modyfikowa¢ powtokami funkcjonalnymi. Powloki ochronne,
bioaktywne lub katalityczne moga wplywaé na stabilno$¢ i ciaglos¢ warstwy produktow
korozji, regulowa¢ lokalny dostep tlenu i jonow chlorkowych do powierzchni metalu
oraz ksztattowa¢ mikrosrodowisko chemiczne wokét implantu. Projektowanie powlok
dla implantow zelaznych nie polega wigc na klasycznym ,,pasywowaniu” materiatu,
lecz na $wiadomej modulacji sktadu, struktury i dynamiki warstwy Fe—O—OH, aby uzyskac

pozadany profil degradacji i odpowiedz biologiczng [199], [391].

12.3.2. Celowe wykorzystanie warstw tlenkowych na Fe

W wigkszo$ci prac o biodegradowalnych stentach Fe gltowny nacisk ktadzie si¢
na stopowanie 1 geometri¢, a nie na klasyczne powtoki tlenkowe. Jednak pojawiaja si¢ juz
wyrazne przyktady, gdzie warstwy tlenkow zelaza na czystym Fe traktuje si¢ jako element

$wiadomej modyfikacji powierzchni:

Nanorurki tlenku zelaza (a-Fe:0s) na czystym Fe

Rangel 1 wsp. wytworzyli na czystym Fe warstw¢ nanorurek tlenku zelaza metoda
anodowego utleniania, a nastgpnie wygrzewania. Warstwa ta sktadata si¢ gldéwnie z a-Fe.Os
1 poprawiata odpowiedz komorkowa. Zaobserwowano wigksza aktywno$¢ metaboliczna
komorek SaOs-2 na powierzchniach anodowanych w poréwnaniu z nieanodowanym Fe [393].
Autorzy wskazujg, ze takie nanostrukturalne warstwy tlenkowe mogg by¢ strategia
funkcjonalizacji biodegradowalnych materiatow zelaznych, w tym stentow i implantow

osteosyntezy.

Kompozyty Fe-Fe:0s i porowate rusztowania Fe z udzialem tlenkow
Cheng, Huang i Zheng badali kompozyty Fe—Fe.Os jako materiaty biodegradowalne,
analizujac ich mikrostrukture, wlasciwosci mechaniczne, degradacje 1 biokompatybilnos¢

[236]. Pokazuje to, ze w literaturze fazy tlenkow zelaza traktuje si¢ nie tylko jako niechciane
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produkty korozji, ale takze jako sktadnik §wiadomie dobranej mikrostruktury, wplywajacej
na kinetyke degradacji i odpowiedz biologiczna.

Z kolei Lozhkomoev i wsp. opisali porowate rusztowania na bazie nanoczastek Fe,
w ktorych obecnos$¢ tlenku zelaza moze istotnie zwigkszac¢ rozpuszczanie anodowe Fe. Autorzy

zauwazaja, ze taki efekt mozna wykorzysta¢ do przyspieszania degradacji implantéw zelaznych
[394].

Warstwy Fe—O-OH jako element szerszej strategii modyfikacji powierzchni

Przeglady dotyczace biodegradowalnych materiatow na bazie Fe podkreslaja, ze zbyt
wolna korozja jest jednym z gldwnych problemow, a strategie jej regulacji obejmuja zar6wno
modyfikacj¢ sktadu stopow, jak i modyfikacje powierzchni, w tym formowanie filmow
tlenkowych, fosforanowych oraz powtok polimerowych [199], [391], [395].

Yusop i wsp. pokazali, ze w porowatych strukturach Fe warstwa produktéw korozji
moze silnie spowalnia¢ wymiang jonowa, a przez to hamowac¢ dalszg degradacj¢ — stad ich
préba kontrolowania kinetyki korozji przez dodatkowa powtoke PLGA [395].

Przeglad literatury wskazuje, Zze naturalne warstwy Fe:Os, FesO4 1 FeEOOH, cho¢ nie
tworzg pelnej pasywacji, istotnie kontroluja przebieg degradacji biodegradowalnego zZelaza.
Coraz wigcej badan pokazuje, ze te tlenki mozna takze $wiadomie ksztattowaé, jako
nanostrukturalne warstwy powierzchniowe lub skladniki kompozytow 1 rusztowan,
aby modyfikowa¢ szybko$¢ korozji oraz poprawia¢ bioaktywnos¢.

Tlenki zelaza, dotad traktowane gtownie jako nieuniknione produkty korozji, zaczynaja
by¢ postrzegane jako potencjalne narzedzie inzynierii powierzchni. To moze wskazywac,
ze ukierunkowana modyfikacja warstw Fe—O—OH stanowi obiecujacy kierunek rozwoju

przysztych biodegradowalnych implantow 1 stentow zelazowych.

12.4. Modyfikacje powierzchni aktywujace korozje

Jak wykazano w poprzednich podrozdziatach, klasyczne techniki pasywacyjne
(powtoki Ca—P/HA, tlenki Ti/Zr, biodegradowalne polimery) pozwalaja kontrolowac
poczatkowa fazg degradacji stentow zelaznych 1 ksztattowaé charakter ich koroz;ji.
Nie odpowiadaja one jednak na podstawowy problem implantow Fe, jakim jest zbyt wolne
tempo resorpcji w warunkach in vivo.

Dlatego w dalszej czeSci rozdziatlu skoncentrowano si¢ na metodach aktywnego
przyspieszania korozji, ktorych celem jest zwigkszenie szybkosci rozpuszczania Fe przy

zachowaniu wymaganego bezpieczenstwa i biofunkcjonalno$ci. Oméwione zostang kolejno:

142



1. modyfikacje topografii,

2. powtoki katalityczne oraz mikroogniwa galwaniczne,

3. nanostruktury bioaktywne i rozwigzania gradientowe.

Takie ujecie pozwala powigza¢ stosowane modyfikacje miedzyfazowe z ich funkcja:
od ,.kupowania czasu” na gojenie tkanek do §wiadomego skracania czasu obecno$ci stentu

W organizmie.

12.4.1. Modyfikacje topografii i porowatosci powierzchni

W celu przyspieszenia korozji implantu zelaznego mozna zastosowaé modyfikacje
zwigkszajace dostepno$¢ powierzchni metalu dla srodowiska, aby zwigkszy¢ powierzchnig

kontaktu migdzy materialem a srodowiskiem fizjologicznym.

Teksturowanie laserowe powierzchni

Precyzyjna obrobka laserowa pozwala wygenerowaé sie¢ mikrorys, ztobien
lub chropowatych struktur, co znaczaco zwigksza powierzchni¢ kontaktu implantu
z otoczeniem. Wigksza chropowato$¢ i pole powierzchni przektadajg si¢ na intensywniejsza
wymian¢ jonowg i atak korozyjny — w efekcie materiat degraduje szybciej. Wykazano np.
ze wprowadzenie kontrolowanej porowatosci w stopie Fe—30Mn potrafi zwigkszy¢ szybkos¢
korozji niemal 40-krotnie wzgledem materiatu litego [396]. Inne badanie na stopie Fe—Mn
wykazalo, ze zastosowanie laserowego teksturowania powierzchni (ang. laser ablation)
zwigkszyto pole powierzchni aktywnej (stosunek Ao/AR ~4,2) oraz przyczynito si¢ do wzrostu
szybkosci  korozji (0,863 um/rok) W poréwnaniu z powierzchnig polerowang
(0,121 pm/rok) — oznacza to okoto 7-krotne przyspieszenie korozji wzgledem polerowane;j
Fe—Mn [397]. Zjawisko to wynika z faktu, ze porowata (teksturyzowana) powierzchnia ma
wiecej mikrozaglebien i szczelin, w ktorych moze inicjowaé si¢ korozja szczelinowa oraz
gromadzi¢ si¢ lokalnie agresywny elektrolit, przyspieszajac rozktad metalu [398]. Laserowe
trawienie czy mikroobrobka wplywaja tez na stan  warstwy  wierzchniej
(np. moga indukowa¢ cienkg warstwe utleniong lub naprezenia), co dodatkowo modyfikuje
tempo rozpuszczania. Zbyt agresywne teksturowanie zwigksza ryzyko koncentracji naprezen
I inicjacji peknig¢ zmegczeniowych przesel. Generalnie jednak laserowe zwigkszenie
chropowatosci jest traktowane jako skuteczny sposob na przyspieszenie biodegradacji implantu

poprzez wzrost czynnej powierzchni reakcji.

143



Trawienie chemiczne (kwasowe lub alkaliczne)

Wytrawianie metalu w odpowiednio dobranym roztworze kwasowym (lub mniej
powszechnie stosowanym zasadowym), prowadzi do zwigkszenia szorstkoSci oraz
powstawania mikroporéw na powierzchni. Metoda ta usuwa pasywne tlenki i eksponuje swiezy
metal, co zwigksza jego reaktywnos¢. W badaniach dotyczacych czystego cynku, ktory
charakteryzuje si¢ niska poczatkowa szybkoscig korozji, zastosowanie trawienia kwasem
znaczgco przyspieszyto tempo degradacji. Po wytrawieniu uzyskano chropowatos¢ Ra okoto
1,1 um, a szybkos$¢ korozji cynku wzrosta z okoto 62 pm/rok (probka gtadka) do 226 pm/rok
(prébka trawiona) [399]. Oznacza to niemal czterokrotny wzrost tempa rozktadu w wyniku
prostej obrobki chemicznej powierzchni. Wytrawianie umozliwia roéwniez powstawanie
korzystnych zakotwiczen dla kolejnych powlok, poniewaz porowata i1 chropowata
powierzchnia lepiej wigze powtoki polimerowe lub ceramiczne [400]. Proces trawienia
wymaga jednak kontroli, poniewaz nadmierna heterogeniczno$¢ powierzchni moze prowadzié
do przejscia od przyspieszonej degradacji do perforacji.

W przypadku biodegradowalnych stopow zelaza trawienie kwasowe daje analogiczny
efekt jak w systemach Zn. W pracy Andrade i wsp. (2022) na stopie Fe—13Mn-1.2C wykazano,
ze roztwory HCl i HF powodujg znaczng utrat¢ masy powierzchni (0,03-0,10 g/cm?),
skutecznie usuwajgc pasywne tlenki i odstaniajac §wiezy metal. Autorzy zaobserwowali
rowniez powstawanie mikroporow, kawitacji i lokalnego nadtrawienia, jednoznacznie

wskazujacych na zwigkszong reaktywnos¢ i tatwiejsza inicjacje korozji [401].

12.4.2. Powloki katalityczne oraz mikroogniwa galwaniczne

Kolejng technikg jest celowe stworzenie mikroogniw galwanicznych na powierzchni
biodegradowalnego metalu. Szczegély tworzenia stopéw zelaza z metalami o wyzszej
lub nizszej szlachetno$ci opisano w poprzednim rozdziale. Warto jednak wspomnie¢ o tej
metodzie, ktora polega na warstwowym lub punktowym potgczeniu dwoch metali o réznym
potencjale, na przyktad pokryciu zelaza czastkami cynku lub magnezu. Mniej szlachetny metal
(anoda) w takim uktadzie preferencyjnie koroduje, chronigc lokalnie Zelazo, podobnie jak
w ocynkowanych stalach cynk ,poswigca si¢” zamiast zelaza. W przypadku uktadu
biodegradowalnego celem nie jest ochrona Zelaza, lecz przyspieszenie jego degradacji przez
tworzenie si¢ heterogenicznej struktury korozyjnej. Rozmieszczenie na powierzchni drobinek
Zn lub Mg tworzy w Fe mikrowngki i kanaty, utatwiajac penetracje plynow i dalsza korozje
rdzenia. Alternatywnie mozna zastosowa¢ odwrotng konfiguracj¢: nanie$¢ na Fe bardzo mate

punktowe katody z metalu bardziej szlachetnego, na przyktad platyny. Taki uktad takze
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przyspiesza korozje Fe, poniewaz zelazo staje si¢ anoda w wielu mikroogniwach i intensywnie
rozpuszcza si¢ wokol kazdej czastki katody. Kluczowe sg rozstaw i rozmiar mikrokatod
oraz ich adhezja, poniewaz zbyt duze lub zbyt rzadkie punkty prowadzg do gtebokich wzerow
zamiast kontrolowanej, rownomiernej degradacji.

W eksperymencie Huang i Zheng pokryli powierzchni¢ czystego Fe siatkg
mikrodyskdw platynowych; utworzone w ten sposéb mikroogniwa znacznie przyspieszyly
rownomierng degradacje zelaza [231]. Co wazne, przez odpowiedni dobor rozmiaru
| rozmieszczenia tych dyskow udato si¢ takze kontrolowac jednorodno$¢ korozji — Fe z powtoka
z dyskow Pt korodowato szybciej 1 bardziej rownomiernie niz czysty Fe, nie wykazujac
sktonno$ci do lokalnej perforacji. Alternatywng metode zaprezentowano W badaniu, gdzie
wykonano na Fe wzor z ztota metoda napylania prozniowego — W efekcie stwierdzono wyzszg
szybkos$¢ korozji i bardziej rownomierne ubytki materiatu niz dla czystego Fe [402]. Drobne
fatki ztota dziataty jak lokalne katody, wspomagajac rozpuszczanie Fe na granicach wzoru.
Ostatecznie warstewki Au odspajaty si¢ wraz z korozja podtoza, nie hamujac dalszej degradacji.
Metoda ta to ciekawy sposob na kontrolg jednorodnosci korozji: odpowiednio projektujac uktad
mikrodyskow z metalu szlachetnego mozna osiggnaé¢ zamierzony profil degradacji implantu.
Ogodlnie, galwaniczne aktywowanie korozji poprzez dodanie drugiego metalu jest obiecujaca
strategig: implant Fe mozna albo dodatkowo stopowaé pierwiastkiem szlachetniejszym
(tworzac druga fazg¢ katodowa in situ), albo powlec go warstwa metalu mniej szlachetnego
(anodowego) — w obu przypadkach nastepuje wzrost szybkosci rozktadu Fe w $rodowisku
biologicznym. Réwniez implantacja jondw cynku w powierzchni¢ zelaza rowniez wykazata

przyspieszenie korozji w testach, co potwierdza skuteczno$¢ takiego podejscia. [234].

12.5. Nanostruktury bioaktywne oraz rozwiazania gradientowe

I kompozytowe

Oproécz prostych modyfikacji topografii i uktadow dwumetalicznych (mikroogniwa
galwaniczne), w projektowaniu biodegradowalnych implantow zelaznych coraz wigksza role
maja ztozone powtoki gradientowe 1 kompozytowe, czgsto o strukturze nanometrycznej.
Ich celem jest jednoczesne spetnienie kilku, pozornie sprzecznych wymagan: przyspieszenie
korozji Fe do poziomu akceptowalnego klinicznie, zachowanie wystarczajacej wytrzymatos$ci
w poczatkowe] fazie gojenia, poprawa biofunkcjonalnosci (endotelializacja, ograniczenie
reakcji zapalnej, kontrola odpowiedzi komorkowej) oraz mozliwos¢ lokalnego dostarczania

lekow lub sygnalow biologicznych [199], [326], [403].
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W odréznieniu od klasycznych powlok jednofazowych (np. jednorodnego polimeru
czy tlenku), powtoki gradientowe i kompozytowe tacza co najmniej dwie fazy o odmienne;j
funkcji: warstwe wewnetrzng (blizej metalu), ktora kontroluje korozje¢ i przenoszenie naprgzen
mechanicznych, oraz warstw¢ zewnetrzng odpowiedzialng za bioaktywno$¢ 1 interakcje
z tkanka. Czesto sa dodatkowo nanostrukturyzowane, by wykorzysta¢ specyficzne efekty

nanoskali na poziomie procesdw elektrochemicznych i zachowania komorek.

12.5.1. Nanostrukturyzacja powierzchni — wzrost korozji i bioaktywnosci

Struktury nanometryczne (nanodruty, nanorurki, nanopory) istotnie zmieniajg stosunek
pola powierzchni do objgtosci oraz lokalne warunki transportu masy przy granicy faz [404].
Z elektrochemicznego punktu widzenia oznacza to wigksza powierzchni¢ czynng dla reakcji
anodowych 1 katodowych, rozwinigta sie¢ mikrokanaléw ulatwiajacych doplyw elektrolitu
w glab powtloki oraz powstawanie licznych mikroguzkow i zaglebien sprzyjajacych inicjacji
korozji szczelinowej i wzerowej. W konsekwencji nanostruktury na powierzchni Fe zazwyczaj
przyspieszaja degradacj¢ metalu wzgledem powierzchni gladkich lub mikroskopowo
chropowatych [72]. Jednocze$nie wiele typdéw nanoarchitektur (np. nanorurki tlenkowe,
nanopory w powlokach ceramicznych lub polimerowych) jest korzystnie postrzeganych przez
komorki $rodblonka 1 komorki progenitorowe. [404]. Umozliwiaja one mocniejsze
zakotwiczenie komorek dzigki wigkszej liczbie punktow adhezji, kierunkowy wzrost 1 migracje
wzdhuz struktur liniowych oraz lokalne zakotwiczenie bialek macierzy zewnatrzkomoérkowe;,
ktére petnig role ,.biologicznego kleju”. Dlatego nanostrukturyzacja powierzchni Fe moze
jednoczesnie zwigksza¢ szybko$¢ korozji oraz poprawia¢ bioaktywno$¢ 1 tempo
endotelializacji, co z punktu widzenia stentu biodegradowalnego jest konfiguracja szczegdlnie

pozadang [404].

12.5.2. Powloki kompozytowe Fe / faza aktywna / faza biofunkcjonalna

W prostym ujeciu powtoki kompozytowe mozna podzieli¢ na trzy poziomy
funkcjonalne:
1. Poziom rdzenia metalicznego (Fe lub stop Fe—X)
Rdzen zapewnia glowna nos$nos¢ mechaniczng i stanowi wilasciwg ,rame”
implantologiczng. Stopowanie (np. Mn, Pd, Pt, Ag) oraz kontrola mikrostruktury
rdzenia (wielko$¢ ziarna, obecno$¢ wydzielen) to pierwszy poziom regulacji

korozji, opisany w innym rozdziale [403].
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2. Poziom fazy aktywnej korozyjnie (podpowloka przyspieszajaca degradacje)
Bezposrednio na Fe moze znajdowac si¢ cienka warstwa lub dyspersja nanoczastek,
ktorych zadaniem jest aktywacja korozji. Moga to by¢ czastki bardziej szlachetnego
metalu (Pt, Au, Ag) tworzace gestg sie¢ mikrokatod, fazy o innej strukturze
krystalicznej Fe (np. FesC, tlenki Fe) tworzace mikroogniwa lub nanoczastki
bioaktywne (np. bioaktywne szklo fosforanowe lub szkto krzemianowe), ktore
zmieniajg lokalne pH i sktad jonowy, przyspieszajac rozpuszczanie Fe [405]. Taka
warstwa ,,aktywizujaca” sprawia, ze rdzen Fe nie jest bezposrednio chroniony,
lecz celowo narazony na przyspieszong degradacj¢ w kontrolowanym, przestrzennie
zaprojektowanym uktadzie. Przyktadem podobnego podejscia sg badania, w ktorych
zastosowano nanostruktury tantalu implantowane w powierzchni¢ Fe. Wykazano
istotne przyspieszenie biodegradacji zelaza poprzez utworzenie gestej sieci
galwanicznie aktywnych mikroobszaréw na styku Ta/Fe [72].

3. Poziom warstwy biofunkcjonalnej (zewngtrznej)

Zewnetrzna czg$¢ powtloki, zazwyczaj polimerowa lub hybrydowa, odpowiada
za wstepng kontrole kontaktu krwi z materiatem (ograniczenie trombogennych
efektow surowego Fe), uwalnianie substancji czynnych (np. lekéw
antyproliferacyjnych, NO-donoréw, czasteczek przeciwzapalnych) oraz prezentacje
motywow adhezyjnych dla komorek (peptydy RGD, domeny biateck ECM).
W  powtokach kompozytowych faza biofunkcjonalna jest celowo bardziej
przepuszczalna i mniej ,,doskonata” niz klasyczne powloki barierowe. Jej zadaniem
nie jest trwale zabezpieczenie Fe, ale sterowanie tempem 1 miejscem, w ktorym
elektrolit dociera do warstwy aktywnej korozyjnie [364]. Tak skonstruowana
powloka kompozytowa (Fe / warstwa aktywna / warstwa biofunkcjonalna)
umozliwia rozdzielenie zadan: rdzen zapewnia wytrzymato$¢, warstwa posrednia

»programuje” korozj¢, a warstwa zewngetrzna reguluje odpowiedz biologiczng

12.5.3. Powloki gradientowe — przejscie od ochrony do aktywnej degradacji

Szczegdlnym przypadkiem powlok kompozytowych sa powloki gradientowe,
w ktorych sktad chemiczny 1 wlasciwosci zmieniaja si¢ plynnie wraz z odleglosciag
od powierzchni Fe. Zamiast ostrej granicy migdzy warstwami, wystepuje ciggly gradient,
na przyklad od warstwy wewnetrzne] o wyzszej zawarto$ci faz hydrofobowych, mniej
przepuszczalnej dla elektrolitu, przez stref¢ przejsciowa o rosngcej zawartosci faz

hydrofilowych i bioaktywnych, az do zewnetrznej warstwy silnie zwilzalnej, porowatej
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1 zasobnej w leki. Taki gradient mozna uzyska¢ przez stopniowa zmiang sktadu kopolimeru
(np. PLA — PLA/PCL — PCL), zmienny udziat nanoczastek bioaktywnych (nizsze st¢zenie
przy Fe, wyzsze w poblizu $wiatta naczynia) lub kontrolowany profil sieciowania
czy krystalicznosci polimeru (bardziej krystaliczny 1 stabilny przy Fe, bardziej amorficzny
na zewnatrz). Przykladem jest opisane wcze$niej nitrowanie lub implantacja, ktére tworza
strefe bogata w dany pierwiastek (N, Zn, Ag) na powierzchni, z ptynnym spadkiem stezenia
w glgb. Gradient azotu w stencie Fe pozwala uzyska¢ twarda, odporng mechanicznie powtoke,
ktora poczatkowo wzmacnia stent, a dzigki obecno$ci faz azotkowych przyspiesza korozje
od zewnatrz [374]. W miar¢ degradacji warstwa azotowana rozpuszcza si¢ jako pierwsza
(szybciej niz rdzen), co odstania bardziej plastyczne wnetrze stentu. Dzigki temu stent
poczatkowo zachowuje integralno$¢, a nastepnie szybko si¢ rozklada.

Inna technika polega na nakladaniu warstw stopoéw o réznym skladzie. Na przyklad
napylenie cienkiej warstwy stopu Fe—-Mn—Ca na rdzen Fe—Mn tworzy powierzchni¢ o bardziej
ujemnym potencjale (dzigki Ca), co zwigksza roznicg potencjalow i przyspiesza korozje
warstwy zewnetrznej [406].

Alternatywna wizje przedstawili naukowcy z Niderlandéw, ktorzy wprowadzili
gradient struktury w postaci zmiany porowatosci [281]. Obecno$¢ funkcjonalnego gradientu
istotnie wplyneta na wlasciwosci materiatu: zmieniata lokalng predko$¢ przepltywu
1 czterokrotnie rdéznicowata przepuszczalno$¢ oraz nawet trzykrotnie modyfikowata tempo
biodegradacji, pozwalajac precyzyjnie sterowaé degradacja w zaleznosci od rozmieszczenia
poréw.

Istotng zaletg powtok gradientowych jest mozliwos¢ takiego zaprogramowania profilu
przestrzennego, aby korozja zachodzita szybciej W okreslonych obszarach implantu
(np. w cienkich ogniwach taczacych, w strefach odcigzonych mechanicznie), a wolniej
w rejonach kluczowych dla podparcia $ciany naczynia.

Gradientowy stent z zelaza pozostaje na etapie koncepcyjnym, jednak idea
funkcjonalnej gradientowo$ci zostala juz wdrozona w bioresorbowalnych powtokach
Ultimaster™, gdzie zréznicowanie grubosci i1 sktadu polimeru poprawia trwato$¢ i kontrole
uwalniania leku. W stencie Ultimaster™ zastosowano abluminalng powloke gradientows,
w ktorej i1los¢ polimeru i leku zmienia si¢ przestrzennie w zalezno$ci od lokalnych naprgzen
konstrukcji. Powloka ta zbudowana jest z bioresorbowalnego kopolimeru PDLLA/PCL, ktéry
ulega catkowitej degradacji w ciagu okoto 3—4 miesi¢cy. Gradient uzyskano przez selektywne
nanoszenie polimeru tylko na zewnetrzng powierzchni¢ stentu, z pominigciem obszarow

najbardziej podatnych na pekanie. Zmniejsza to ryzyko delaminacji i poprawia elastycznos¢
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konstrukcji. Tak zaprojektowana warstwa umozliwia takze kontrolowane, kierunkowe
uwalnianie sirolimusu, dzigki czemu farmakoterapia jest skupiona w obszarze kontaktu

ze §ciang naczynia, przy minimalnym obcigzeniu $wiatta naczynia [407].

12.5.4. Powloki biofunkcjonalne modulujgce srédblonek i stres oksydacyjny

Coraz wigcej badan wskazuje, ze kontrola tempa korozji zZelaza nie wystarcza
do uzyskania optymalnej odpowiedzi biologicznej. Réwnie wazne jest aktywne modulowanie
procesdéw komorkowych, zwlaszcza funkcji $srodbtonka i1 lokalnego stresu oksydacyjnego
wywotanego obecnoscig jondw Fe?*/Fe** [408], [409]. W zwigzku z tym ro$nie zainteresowanie
powlokami biofunkcjonalnymi, ktére oprocz roli bariery lub regulatora degradacji moga dziataé
jako lokalne ,regulatory” hemostazy, reakcji zapalnej oraz proceséOw zaleznych od Zelaza,

w tym zjawisk podobnych do ferroptozy [410].

Powloki generujace tlenek azotu (NO)
Tlenek azotu (NO) odgrywa kluczowa role W regulacji funkcji naczyn krwiono$nych.
W prawidtowym $rédbtonku NO hamuje agregacje ptytek, wspomaga relaksacj¢ migsniowki
gladkiej i ogranicza proliferacj¢ komorek $ciany naczyniowej [411]. W obecnosci implantow
metalicznych czgsto obserwuje si¢ zaburzenie rownowagi NO, co sprzyja powstawaniu
zakrzepicy i restenozie [412].
Projektowane powloki NO-generujace moga lagodzi¢ te niekorzystne zjawiska.
Najczesciej stosowane sg dwa podejscia:
1. Inkorporacja donoréw NO, zwlaszcza S-nitrozotioli lub innych zwigzkow
NO-donorowych, w matrycy polimerowej, z ktorej NO uwalnia si¢ wraz
z degradacja lub hydrolizg sktadnika aktywnego [413].
2. Zastosowanie warstw  katalitycznych, ktore przeksztalcaja endogenne
S-nitrozotiolowe prekursory NO obecne we krwi w aktywng czasteczke [414].
Wstepne wyniki badan sugeruja, ze powloki generujace NO na biodegradowalnych
metalach moga redukowa¢ adhezj¢ plytek oraz wspiera¢ reendotelializacjg¢ bez istotnego
pogorszenia parametrow mechanicznych stentu. W przypadku zelaza rozwigzania te moga
korzystnie uzupetia¢ funkcje powtok ochronnych, szczeg6lnie na etapie przejsciowym miedzy

faza niskiej a wysokiej aktywnos$ci korozyjnej [415], [416].
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Powloki ECM-mimetyczne i ograniczajace adhezje biatek

Kolejnym kierunkiem rozwoju sa powtoki, ktore nasladuja wybrane elementy macierzy
pozakomérkowej (ang. Extracellular Matrix, ECM) lub ograniczajg nieselektywng adhezje
biatek i komorek krwi. Powtoki ECM-mimetyczne, oparte na kolagenie, chitozanie, kwasie
hialuronowym, fibronektynie lub peptydach adhezyjnych, wspieraja przyczepno$¢ i migracje
komorek $rodbtonka oraz moga ogranicza¢ nadmierng aktywacj¢ mig$niowych komorek
gladkich naczyn [417].

Powloki o dziataniu antyadhezyjnym, takie jak warstwy na bazie polimerow
dipolarnych, minimalizujg osadzanie si¢ biatek i komorek na powierzchni stentu [417]. Dzieki
temu zmniejsza si¢ wczesna aktywacja plytek i1 reakcja zapalna. Dobrze zaprojektowana
warstwa ECM-mimetyczna lub antyadhezyjna moze peti¢ rolg swoistego ,filtra
biologicznego™: sprzyja¢ regeneracji srédblonka 1 ogranicza¢ niepozadane interakcje osocza

z korodujacym zelazem [418].

Powloki antyoksydacyjne i modulujgce procesy ferroptozyjne

Produkty degradacji zelaza moga zwicksza¢ generowanie reaktywnych form tlenu
I sprzyja¢ ferroptozie. Cho¢ petna rola ferroptozy w odpowiedzi na biodegradowalne metale
wcigz jest przedmiotem badan, sugeruje si¢, ze ograniczenie lokalnego stresu oksydacyjnego
moze poprawiac tolerancj¢ tkanek na obecnos¢ produktoéw korozji [419].

W proponowanych rozwigzaniach stosuje si¢ m.in.:

e polifenole (kwercetyna, taniny) o silnym dziataniu przeciwutleniajagcym

e glutation (GSH) immobilizowany w matrycy polimerowej

e 7zwigzki 0 dzialaniu potencjalnie GPX4-mimetycznym, majace wspiera¢ redukcje

nadtlenkdw lipidow [420].

Celem tych warstw jest redukcja lokalnego stresu oksydacyjnego, ochrona struktur
komorkowych oraz modulacja fenotypu makrofagéw z prozapalnego M1 w kierunku fenotypu
sprzyjajacego regeneracji M2. Wstepne wyniki badan in vitro wskazuja, ze potaczenie funkcji
antyoksydacyjnej z kontrolg korozji (np. przez odpowiedni dobdr grubosci powtoki
polimerowej) moze ogranicza¢ niekorzystne reakcje na produkty degradacji zelaza, szczegdlnie

w przypadku dtugotrwatej resorpcji struktur porowatych [421], [422].

12.5.5. Nanonos$niki lekow i czasteczek modulujacych korozje

W zaawansowanych systemach modyfikacji powierzchni biodegradowalnego zelaza

coraz czgsciej stosuje si¢ nanonosniki substancji czynnych, ktére zapewniaja dodatkowy
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poziom kontroli nad procesami korozyjnymi oraz reakcjami biologicznymi [423]. Do tej grupy

zalicza si¢ nanoczgstki polimerowe, liposomy, micele oraz nieorganiczne nanoczastki

bioaktywne, ktore moga by¢ wprowadzone do matrycy polimerowej lub zakotwiczone

w strukturze powtoki kompozytowe;.

Z perspektywy inzynierii powierzchni ich funkcja jest dwojaka:

1. Lokalne dostarczanie czasteczek modulujacych korozje

Nanono$niki moga transportowa¢ substancje bezposrednio wplywajace
na elektrochemi¢ powierzchni zelaza, takie jak donory NO, inhibitory
lub akceleratory reakcji anodowych i katodowych oraz zwiazki regulujace lokalne
pH [424]. Umozliwia to precyzyjne sterowanie warunkami mikrosrodowiska,
co pozwala na przyspieszanie lub opodznianie rozpuszczania produktéw korozji
[196]. W rezultacie powtoka wykazuje zdolno$¢ dynamicznej reakcji: w obszarach
intensywnej hydrolizy polimeru nastgpuje uwalnianie substancji buforujacych,
natomiast w miejscach wymagajacych zwigkszonej aktywacji wymiany jonowej
moga by¢ uwalniane czynniki sprzyjajace zakwaszeniu lub modyfikacji potencjatu
redoks [425].

Kontrolowane uwalnianie lekow modulujacych odpowiedz biologiczna
Nanono$niki umozliwiaja precyzyjne 1 miejscowe dozowanie czynnikow
przeciwproliferacyjnych, przeciwzapalnych oraz wspomagajacych funkcje
srodbtonka. Ich zastosowanie pozwala na uzyskanie bardziej zlozonych profili
uwalniania w porownaniu do prostej dyfuzji z jednorodnej powtoki polimerowe;j.
Jest to szczegolnie istotne, poniewaz implant zelazny przechodzi przez kolejne fazy
interakcji z tkanka: od ostrej reakcji po implantacji, przez etap gojenia, az po okres
degradacji rdzenia. Mozliwos¢ dostosowania profilu uwalniania w tych fazach

sprzyja zarowno integracji biologicznej, jak i poprawie bezpieczenstwa [425].

Istotng zaleta nanono$nikéw jest ich zdolno$¢ do dziatania w sposéb responsywny.

Mogg one uwalnia¢ zawarto$¢ w odpowiedzi na:

zmiany pH wywotane degradacja polimeru lub korozja Fe,
lokalne warunki redoks,
obecnos¢ okreslonych jonow,

aktywno$¢ enzymatyczng towarzyszgcg procesom zapalnym i przebudowie tkanek
[425].
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Sprze¢zenie zwrotne miedzy stanem granicy faz a profilem uwalniania czgsteczek
czynnych umozliwia projektowanie ,,inteligentnych” powierzchni, ktére nie tylko reguluja
korozje, ale takze aktywnie wspierajg procesy naprawcze w naczyniach.

Chociaz nanonos$niki opisane w niniejszym rozdziale petnig gtownie funkcje narzedzi
inzynierii powierzchni, ich zastosowanie naturalnie prowadzi do rozwoju koncepcji stentow
uwalniajacych leki (DES). Integracja warstw polimerowych, modulacji korozji
oraz kontrolowanego uwalniania czynnikow biologicznych stanowi podstawe technologiczng

dla obecnych i przysztych DES [426].
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13. Ramy interpretacyjne degradacji porowatych struktur

zelaznych w Swietle literatury

13.1. Wprowadzenie — powierzchnia jako kluczowy czynnik zachowania

zelaza in vivo

Analizy literaturowe przedstawione w poprzednich rozdziatach jednoznacznie
wskazujg, ze zelazo, pomimo znakomitych wiasciwosci mechanicznych predysponujacych je
do zastosowania jako material na biodegradowalne rusztowania naczyniowe, wykazuje istotne
ograniczenia wynikajace gtownie z jego charakterystyki powierzchniowej. Mikrostruktura
materiatu uzyskana w procesach formowania oraz chemiczna i fizyczna natura warstwy
granicznej determinujg poczatkowe tempo korozji, charakter produktow degradacji oraz sposdb
interakcji z komorkami uktadu naczyniowego.

Glownym ograniczeniem czystego zelaza pozostaje zbyt wolne tempo degradacji, ktére
czesto przekracza 2-3 lata, co prowadzi do wydluzonej obecno$ci rusztowania w $cianie
naczynia ponad wymagany czas wygojenia [202], [228]. Degradacja zelaza jest procesem $cisle
powierzchniowym, zaleznym od lokalnych warunkéw elektrochemicznych, dynamiki
transportu masy oraz wtasciwosci warstwy tlenkowo-hydroksydowe;j.

W Swietle aktualnych badan oraz zagadnien omowionych w rozdzialach dotyczacych
metod otrzymywania Zzelaza, degradacji metali 1 biozgodno$ci implantdw, inzynieria
powierzchni stanowi kluczowy element projektowania biodegradowalnych stentow Zelaznych.
Umozliwia ona regulacje wtasciwosci elektrochemicznych 1 biologicznych bez koniecznosci
zmiany sktadu chemicznego rdzenia lub stosowania ztozonej obrobki objetosciowe;.

Rozdziat 12 przedstawia narzgdzia inzynierii powierzchni, natomiast w tym rozdziale
zostaja one uporzadkowane wedtug logiki projektowej, obejmujacej regulowane parametry
(przewodnictwo filmu, adhezje produktow, transport) oraz etapy cyklu zycia stentu (okno
mechaniczne, aktywacja, resorpcja). Niniejszy rozdzial stanowi wigc syntetyczne
podsumowanie i zwienczenie czgsci teoretycznej, prezentujgc mechanizmy i strategie inzynierii

powierzchni zelaza jako podstawe nowoczesnych technologii biodegradowalnych rusztowan.

13.2. Hierarchiczna struktura powierzchni zelaza w implantologii

Koncepcja hierarchicznej, wielopoziomowej struktury powierzchni jako kluczowego
regulatora degradacji i biofunkcjonalnosci implantéw metalicznych jest dobrze ugruntowana

w literaturze dotyczacej biodegradowalnych metali, zwtaszcza stopow magnezu 1 cynku.
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W licznych pracach wykazano istotng rol¢ warstw powierzchniowych, mikrostruktury
podpowierzchniowej oraz topografii w kontroli kinetyki korozji i odpowiedzi biologicznej
tkanek [400], [427], [428], [429]. W przypadku Zelaza koncepcja ta wymaga jednak adaptacji
do specyfiki tego materialu, obejmujacej wolniejsza kinetyke degradacji oraz wysokie
wymagania mechaniczne charakterystyczne dla implantéw naczyniowych [275]. Modyfikacje
powierzchni zelaza nie moga jedynie przyspiesza¢ degradacji, ale muszg takze zachowywac

integralno$¢ mechaniczng implantu w kluczowym okresie jego funkcjonowania.

13.2.1. Poziom I: warstwy tlenkowe i hydroksylowe

Powierzchnia zelaza w warunkach technologicznych i biologicznych nie stanowi
jednorodnej fazy metalicznej, lecz przyjmuje posta¢ zlozonego, wielowarstwowego uktadu
powstajacego w wyniku utleniania podczas obrobki cieplnej, kontaktu z powietrzem
oraz ekspozycji na srodowisko fizjologiczne. W zaleznos$ci od historii obrobki i warunkéw
srodowiskowych identyfikowane sg rézne formy tlenkéw i hydroksytlenkow zelaza, w tym
Fe20s (hematyt), FesOa (magnetyt) oraz produkty uwodnione typu FeOOH, Fe(OH): 1 Fe(OH)s.
FeO pozostaje faza rzadko stabilng w warunkach biologicznych. Poszczeg6lne warstwy rdznia
si¢ wlasciwosciami elektrochemicznymi i transportowymi, co przeklada si¢ na ich odmienny
wplyw na przebieg degradacji. Hematyt charakteryzuje si¢ stosunkowo wysokim oporem
jonowym i elektronicznym, co sprzyja lokalnemu spowolnieniu proceséw korozyjnych.
Magnetyt wykazuje potprzewodzacy charakter 1 moze ulatwia¢ przebieg reakcji
elektrochemicznych na granicy metal-$rodowisko. Warstwy typu FeOOH maja charakter
dynamiczny 1 podatny na przebudowe w kontakcie z elektrolitem, przez co nie tworzg stabilnej
bariery ochronnej, lecz uczestnicza w cigglej wymianie jondéw i produktow korozji [430], [431].

Z punktu widzenia implantologii warstwy tlenkowo-hydroksylowe stanowia pierwszy,
najbardziej bezposredni interfejs pomigdzy materiatem a Srodowiskiem biologicznym.
Ich sktad, ciaglos¢ oraz stabilno$¢ determinujg nie tylko lokalng kinetyke degradacji zelaza,
lecz rowniez sktad chemiczny mikrosrodowiska w bezposrednim sgsiedztwie implantu, a tym
samym wczesng odpowiedz komodrkowa. W konsekwencji swiadome ksztaltowanie sktadu
i struktury tej warstwy stanowi jeden z podstawowych poziomow projektowania hierarchicznej

powierzchni implantow Zelaznych.
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13.2.2. Poziom Il: mikrostruktura podpowierzchniowa

Mikrostruktura materialu, oméwiona szczegotowo we wczesniejszym rozdziale,
obejmuje miedzy innymi wielko$¢ ziaren, gesto$¢ 1 charakter granic ziaren, segregacje
pierwiastkow stopowych oraz domieszek na granicach ziaren, a takze obecnos¢ faz wtornych
powstajacych na etapie wytwarzania i obrobki materiatu. Elementy te majg bezposredni wptyw
na lokalng aktywnos¢ elektrochemiczng powierzchni zelaza.

Granice ziaren stanowig preferencyjne miejsca inicjacji procesOw korozyjnych, czesto
petnigc role lokalnych anod, podczas gdy wnetrza wigkszych ziaren moga zachowywacé sig
jak obszary katodowe. W konsekwencji sam sposdb wytwarzania i obrobki zelaza
(np. szybkos$¢ chtodzenia, stopien odksztatcenia plastycznego czy obrobka cieplna) determinuje
rozktad mikroogniw elektrochemicznych na powierzchni implantu, a tym samym wptywa

na poczatkowa kinetyke degradacji w warunkach fizjologicznych.

13.2.3. Poziom I11: mikro- i nanotekstura powierzchni

Procesy technologiczne, takie jak szlifowanie, trawienie chemiczne, spiekanie,
mikroobrobka laserowa czy piaskowanie, ksztaltujg mikro- i nanorzezbe powierzchni zelaza.
Powoduje to zwigkszenie powierzchni wlasciwej, powstawanie mikronisz zdolnych do retencji
elektrolitu, lokalne zréznicowanie ggstosci pradu korozyjnego oraz zmiang warunkoéw
adsorpcji biatek i adhezji komorek.

Cechy te decyduja o przebiegu degradacji zelaza w pierwszych godzinach i dniach
po implantacji, gdy formuje si¢ poczatkowy biointerfejs 1 ustala lokalne mikrosrodowisko

elektrochemiczne.

13.2.4. Sprzezenie poziomow hierarchii powierzchni

Trzy opisane poziomy hierarchii powierzchni nie funkcjonuja niezaleznie. Mikro-
1 nanotekstura wplywa na retencje elektrolitu oraz lokalne warunki transportu masy, co z kolei
modyfikuje skfad i stabilno§¢ warstw Fe—-O—OH. Te warstwy determinujg natomiast, w jakim
stopniu mikrostruktura podpowierzchniowa ujawnia si¢ w postaci lokalnych mikroogniw
elektrochemicznych. Tego typu sprzezenie pomiedzy topografig, chemig powierzchni
i mikrostrukturg materiatu jest zgodne z obserwacjami raportowanymi dla innych
biodegradowalnych metali, w ktorych wykazano $cisty zwigzek tych czynnikéw z lokalna

kinetyka korozji [427], [428].
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Nalezy roéwniez podkreslié, ze po implantacji pierwsza rzeczywista ,,warstwa
funkcjonalng” na powierzchni metalu nie jest tlenek, lecz dynamiczny film biatkowy
powstajacy w wyniku adsorpcji albuminy, fibrynogenu i innych sktadnikow osocza. Warstwa
ta modyfikuje zwilzalno$¢ powierzchni, dostep tlenu, transport jondéw oraz warunki adhez;ji
ptytek krwi, a tym samym moze zard6wno wzmacnia¢, jak i ostabia¢ efekty wynikajace
z obecno$ci warstw Fe—O—OH [432]. Z punktu widzenia kontroli degradacji biointerfejs ten
stanowi poziom rownie istotny jak mikrostruktura materiatu i moze by¢ traktowany jako
,,poziom zerowy’ hierarchii powierzchni.

Wyniki z poprzednich rozdziatéw wskazuja, ze mikrostruktura rdzenia materiatu
i charakter warstw powierzchniowych zelaza sg bezposrednia konsekwencja zastosowanych
procesOw wytwarzania 1 obrobki. Inzynieria powierzchni pozwala jednak $wiadomie
ksztattowa¢ wlasciwosci interfejsu metal-$rodowisko w duzym stopniu niezaleznie
od objetosci materiatu. Pelni tym samym role regulatora posredniego migedzy mikrostrukturg
powstalg podczas produkcji a pozagdanym przebiegiem degradacji in vivo.

Nawet probki o identycznym sktadzie chemicznym 1 zblizonej mikrostrukturze
objetosciowej moga wykazywac rozne szybkosci degradacji, jesli ich powierzchnia zostala
inaczej uformowana, utleniona lub funkcjonalizowana powlokami.

Dlatego inzynieria powierzchni jest jednym z kluczowych narzedzi umozliwiajacych
korygowanie nadmiernej pasywacji materiatu, zwigkszanie lokalnej aktywnos$ci korozyjnej,
czasowg stabilizacj¢ powierzchni po implantacji, modulacje odpowiedzi zapalnej i komodrkowe;j
oraz nadawanie funkcji bioaktywnych bez ingerencji w sktad i mikrostrukture rdzenia. Wtasnie
powierzchnia implantu jest najbardziej podatnym na kontrole elementem catego systemu

material-$rodowisko biologiczne.

13.3. Funkcjonalne klasy modyfikacji powierzchni zelaza i jego stopow

w ujeciu fazowym

Opisane wczesnie] metody inzynierii powierzchni zelaza 1 jego stopéw nie sa
niezaleznymi, konkurencyjnymi rozwigzaniami. Ich znaczenie pojawia si¢ dopiero
w kontekscie czasowego funkcjonowania implantu naczyniowego in vivo. Biodegradowalny
stent zelazny nie jest strukturg statyczng. Jego rola i wymagania materialowe zmieniajg si¢
wraz z gojeniem naczynia i degradacja rdzenia metalicznego. Dlatego modyfikacje powierzchni
Fe mozna uporzadkowaé¢ wedtug dominujacej funkcji w kolejnych fazach ,,zycia” implantu:

od stabilizacji mechanicznej 1 kontroli pierwszego kontaktu z krwia, przez uruchomienie
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procesow degradacyjnych, po aktywna modulacj¢ odpowiedzi biologicznej podczas resorpcji
materiatu [40], [432].

13.3.1. Faza | — stabilizacja powierzchni i ochrona wczesna (,,okno mechaniczne”)

Pierwsza faza obejmuje okres od implantacji do momentu ustabilizowania $ciany
naczynia i rozpoczgcia reendotelializacji. W tym czasie kluczowe znaczenie ma zachowanie
integralno$ci mechanicznej stentu oraz ograniczenie niekontrolowanej reakcji korozyjnej
i zapalnej [375], [376]. Modyfikacje powierzchni stosowane w tej fazie majg przede wszystkim
charakter ochronny i barierowy.

Do tej grupy naleza:

e powloki ceramiczne (fosforanowe, hydroksyapatytowe, wybrane tlenki),

e powtoki polimerowe i hybrydowe,

e warstwy tlenkowe o podwyzszonej zawartosci Fe20s,

e powloki antyadhezyjne i hemokompatybilne.

Ich wspdlng cechg jest ograniczenie transportu jonoéw i elektronow do powierzchni
metalu, co spowalnia inicjacj¢ korozji i stabilizuje zachowanie elektrochemiczne Fe.
Niezaleznie od tego, czy rdzen implantu to czyste zelazo, czy stop o wigkszej aktywnosci
korozyjnej, warstwa powierzchniowa w tej fazie dziata jako ,.filtr”, wygaszajacy potencjat
degradacyjny materiatu.

Faza ta jest przejsciowa i1 funkcjonalna. Jej celem nie jest trwala pasywacja,
lecz zapewnienie kontrolowanego ,,okna mechanicznego”, w ktorym implant petni funkcje

podporowa bez nadmiernej ingerencji w srodowisko biologiczne.

13.3.2. Faza Il — kontrolowana aktywacja degradacji powierzchni

Wraz z postepem gojenia 1 czgsciowym rozpadem warstw ochronnych pozadane jest
stopniowe uruchamianie proceséw korozyjnych. Druga faza obejmuje modyfikacje
powierzchni, ktorych celem jest zwigkszenie reaktywnosci Fe 1 przyspieszenie jego
rozpuszczania w mozliwie jednorodny i przewidywalny sposob [375], [376].

Do tej grupy zalicza si¢:

e trawienie chemiczne i obrobke elektrochemiczna,

e teksturyzacje i mikroobrobke laserows,

e zwickszanie chropowatosci i porowato$ci powierzchni,

e ksztaltowanie warstw tlenkowych o charakterze potprzewodzacym (FesO.),
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e tworzenie mikroogniw galwanicznych na powierzchni.

Modyfikacje te zwigkszaja powierzchni¢ aktywng, utatwiajg transport jonow Fe*/Fe**
1 sprzyjaja lokalnej inicjacji reakcji anodowych i katodowych. Ich skutecznos¢ zalezy gldwnie
od wlasciwosci warstwy zewngtrznej, a nie od sktadu chemicznego rdzenia. W praktyce nawet
stopy zelaza o niskiej aktywnos$ci korozyjnej mogg by¢ skutecznie ,,uaktywnione” przez
odpowiednie przygotowanie powierzchni.

Faza Il to kluczowy moment przejscia od stabilnej obecnosci implantu do jego
funkcjonalnej resorpcji. W duzym stopniu decyduje, czy degradacja bedzie wzglednie

rownomierna, czy lokalnie przyspieszona.

13.3.3. Faza I1l — modulacja odpowiedzi biologicznej w trakcie degradacji

Trzecia faza obejmuje okres, gdy degradacja rdzenia zelaznego staje si¢ dominujaca,
a glownym wyzwaniem jest kontrola interakcji materiatu z tkanka naczyniowa i produktami
korozji. Modyfikacje powierzchni w tej fazie nie skupiajg si¢ tylko na kinetyce rozpuszczania
Fe, lecz na $wiadomym ksztattowaniu odpowiedzi biologicznej [275], [433].

Do tej grupy naleza:

e powloki bioaktywne i biofunkcjonalne,

e mikro- i nanostruktury wspierajace adhezje i migracje komorek srodbtonka,

e warstwy modulujace odpowiedz zapalng i polaryzacje makrofagow,

e powloki redukujgce stres oksydacyjny i wptyw jonéw Fe?'/Fe3*,

e systemy uwalniania lekOw i czasteczek sygnatowych.

W tej fazie powierzchnia implantu dziata jako dynamiczny interfejs biologiczny, ktory
wplywa na tempo reendotelializacji, przebudowe $ciany naczynia i tolerancj¢ tkanek
na produkty degradacji. Wlasciwosci te wynikaja z charakteru powierzchni, a nie
z objetosciowego skladu materiatu, dlatego strategie biofunkcjonalne mogg by¢ stosowane

zaréwno dla czystego Fe, jak i stopow zelaza.

13.3.4. Znaczenie ujecia fazowego w projektowaniu biodegradowalnych stentow

zelaznych

Ujecie modyfikacji powierzchni w kategoriach faz funkcjonowania implantu pozwala
odejs¢ od jednowymiarowego postrzegania korozji jako zjawiska, ktore nalezy tylko
przyspieszac¢ lub hamowac¢. W praktyce efektywne projektowanie biodegradowalnych stentow
zelaznych wymaga sekwencyjnego sterowania wlasciwosciami powierzchni: najpierw ochrona,

potem kontrolowana aktywacja degradacji, a nastgpnie modulacja odpowiedzi biologiczne;.

158



Zdefiniowane fazy nie sg odrgbnymi stanami materiatu, lecz naktadajacymi si¢ etapami
jednego procesu, ktory mozna programowacé przez odpowiedni dobor modyfikacji powierzchni.
Takie podejscie podkresla centralng role inzynierii powierzchni jako narzedzia pozwalajacego
nie tylko kompensowac ograniczenia czystego Fe i jego stopow, ale tez sSwiadomie ksztattowac

czasowy profil degradacji implantu bez radykalnych zmian sktadu chemicznego rdzenia.

Autorski model kontroli degradacji zelaza i jego stopéw oparty na wiasciwosciach
powierzchni

Przedstawione fazowe ujecie modyfikacji powierzchni pokazuje, ze tempo i charakter
degradacji zelaza nie wynikaja z jednego parametru materialowego, ale z dynamicznej
interakcji  warstwy powierzchniowej z mikrostrukturg rdzenia, produktami Kkorozji
oraz zmieniajacym si¢ Srodowiskiem biologicznym. To uzasadnia potrzebg¢ ujgcia tych
zaleznos$ci w spdjnym modelu opisowym.

Degradacja zelaza i jego stopow w srodowisku fizjologicznym to proces wieloetapowy,
ktérego tempo 1 charakter zaleza od wielu czynnikéw. W poprzednich rozdziatach
przedstawiono kluczowe elementy ksztattujace ten proces: mikrostruktur¢ materiatu, skiad
chemiczny stopow, wlasciwosci warstw tlenkowych, kinetyke korozji w elektrolitach
oraz oddziatywanie produktow degradacji z otoczeniem biologicznym. W literaturze opisano
liczne, rozproszone strategie kontroli degradacji poprzez powloki, topografie
1 funkcjonalizacj¢. Brakuje jednak spdjnego ujecia fazowego, ktdre integrowatoby okno
mechaniczne, aktywacj¢ degradacji i modulacje biologicznag w jednej ramie projektowej
dla Fe-implantow[275], [373], [375].

W obecnym rozdziale dokonano syntezy tych informacji i — na Rys. 13.1 -
przedstawiono autorski model, ktory pozwala uporzadkowaé zalezno$ci migdzy
wlasciwosciami materialu a jego zachowaniem in vivo. Model ten nie jest konstrukcja
teoretyczng oderwang od wczesniejszych tresci; przeciwnie, stanowi zbior logicznych
wnioskow wyprowadzonych z obserwacji opisanych wczesniej. Jego celem jest pokazanie,
dlaczego powierzchnia zelaza pelni centralng role W kontroli degradacji, niezaleznie od tego,
czy mamy do czynienia z czystym zelazem, czy ze stopami Fe zawierajacymi rozne dodatki

stopowe.
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Czas implantac;ji
okno mechaniczne — aktywacja — resorpcja

Warstwa produktéw korozji - pétpasywna bariera
dyfuzyjna i regulator elektrochemiczny Odpowieds

biologiczna
(Fe,0s, Fe;0,, FeOOH) f / Modyfikacje opéZniajace
Kontrola kinetyki z 7 { degradacje
degradacji B B Koroz;a [ (powtoki ochronne,
Dyfuzja jonéw elektrochemiczna */ . WSESOA | pasywne)
o | bt a
Lokalne Strefa podpomerzchnlowa mikrostruktura zelaza z Modyfikacje przyépieszajace
mikroérodowisko ziarnami, granicami ziaren i miejscami mikrogalwanicznymi degradacje
chemiczne i indukowanymi stopowaniem 1| (mikro/nanostrukuryzacja,

(pH, jony Fe2*/Fe3+) - \/Q aktywacja galwaniczna)
O o~

HlokGmpatyBIoeE] Architektura powierzchniowa i objetosciowa Blofun.kqonallne ‘

; p, " - twarta struktura porowata kontrolujgca transport || modyfykacje powierzchni
Repawleds komorkawa pfynow pole pownerzchm i interakcje komoérka-materiak (powtoki polimerowe,
P St = v warstwy dostarczajgce leki)

Autorski model hierarchiczny ukazujacy, ze tempo degradacji wynika z dynamicznego
przezenia architektury materiatu, mikrostruktury i ewoluujgcej warstwy produktéw korozji

Rys. 13.1 Autorski, hierarchiczny model kontroli degradacji zelaza i jego stopow, w ktorym wiasciwosei
architektury materiatu i mikrostruktury rdzenia ujawniajg si¢ in vivo poprzez ewoluujgcg warstwe produktow
korozji pehigca role regulatora elektrochemicznego, dyfuzyjnego i biologicznego.

13.3.5. Ogo0lIne zalozenie modelu

Degradacja materialow metalicznych zachodzi wylacznie na ich powierzchni [434],
[435]. Rdzen metalu, obejmujacy sktad chemiczny i mikrostrukturg, wyznacza jedynie
potencjal degradacyjny, czyli podatno$¢ materiatu na reakcje elektrochemiczne w kontakcie
z ptynami ustrojowymi. O faktycznym przebiegu procesu in vivo decyduja jednak wiasciwosci
powierzchni, ktore okreslaja szybkos¢ korozji, charakter powstajacych produktow
oraz sktonno$¢ do pasywacji lub lokalnej aktywacji degradacji. Przektada si¢ to bezposrednio
na makroskopowe efekty kliniczne, takie jak czas resorpcji rusztowania, utrzymanie droznos$ci
naczynia (patency), czy ograniczenie wtornych powiktan zwiagzanych z obecno$cia implantu.
Na przyktad, zmiany w stabilnosci warstwy Fe-O—OH moga wptywac na przewidywalny okres
podparcia $ciany naczynia, co ma kluczowe znaczenie dla bezpieczenstwa leczenia
I minimalizacji ryzyka restenoz. W praktyce, kontrola lokalnej kinetyki korozji pozwala nie
tylko na modyfikacje tempa rozpuszczania zelaza, ale takze na uzyskanie pozadanych korzys$ci
funkcjonalnych, takich jak skrécenie czasu catkowitej degradacji implantu czy poprawa jego
biokompatybilnosci. Dla klinicystOw oznacza to mozliwos¢ przewidywania rzeczywistej
trwatosci stentu oraz lepsza ochrone pacjenta przed niepozadanymi reakcjami w pdznym

okresie po implantacji.
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Rdzen metalu, obejmujacy sktad chemiczny i mikrostrukture, wyznacza jedynie
potencjat degradacyjny, czyli podatno$¢ materialu na reakcje elektrochemiczne w kontakcie
z ptynami ustrojowymi. O faktycznym przebiegu procesu in vivo decydujg jednak wiasciwos$ci
powierzchni, ktére okreslajg szybko$¢ korozji, charakter powstajacych produktow
oraz sktonno$¢ do pasywacji lub lokalnej aktywacji degradacji.

Zalezno$¢ te mozna uja¢ w formie trojelementowego modelu regulacji degradacji

powierzchniowej:

Element pierwszy: charakter i przewodnictwo warstwy tlenkowej

Bezposrednio po kontakcie z powietrzem lub $rodowiskiem wodnym na powierzchni
zelaza 1 jego stopow tworzy si¢ warstwa tlenkéw 1 hydroksytlenkow, stanowigca pierwszy
interfejs material—§rodowisko biologiczne. Warstwa ta nie jest jednorodna i moze obejmowac
m.in. Fe:Os (hematyt), FesO4 (magnetyt) oraz nietrwate formy hydroksytlenkowe typu FeOOH
lub Fe(OH)y. Poszczegdlne fazy roznig si¢ przewodnictwem jonowym i elektronicznym, przez
co odmiennie wptywaja na kinetyke reakcji elektrochemicznych. Dominacja hematytu sprzyja
pasywacji 1 spowolnieniu degradacji, natomiast obecno$¢ magnetytu, jako fazy
polprzewodzacej, ulatwia przebieg reakcji anodowych 1 katodowych, prowadzac
do przyspieszenia korozji. Warstwy hydroksytlenkowe majg charakter dynamiczny i nietrwatly,
przez co mogg sprzyja¢ fluktuacjom lokalnej aktywnos$ci korozyjnej. Cho¢ dodatki stopowe
wplywaja na termodynamiczng sktonno$¢ do tworzenia okreslonych tlenkow, ostatecznie

warunki powierzchniowe decyduja, ktore fazy rzeczywiscie powstaja in vivo.

Element drugi: stabilnos¢ i zachowanie produktéw korozji

Produkty korozji moga tworzy¢ warstwe przylegajaca do powierzchni metalu 1 petnigca
funkcje bariery dyfuzyjnej dla tlenu i jonow lub tatwo si¢ odspajaé, odstaniajac §wieza
powierzchni¢ metalu. W pierwszym przypadku degradacja wyraznie si¢ spowalnia, w drugim
obserwuje si¢ jej przyspieszenie i sktonnos¢ do lokalnej intensyfikacji proceséw korozyjnych.
W kontekscie implantow naczyniowych charakter produktow korozji ma dodatkowe znaczenie
biologiczne, poniewaz wplywa na aktywno$¢ makrofagow, indukcje odpowiedzi zapalnej

1 tempo przebudowy $ciany naczynia.

Element trzeci: transport jonéw przez warstwe powierzchniowa
Proces degradacji zelaza polega na przechodzeniu atomow Fe do form jonowych (Fe?*,
Fe*"), ktore muszg zosta¢ odprowadzone z powierzchni przez warstwe tlenkéw 1 produktow

korozji do otaczajacego plynu ustrojowego. Przepuszczalno$¢ tej warstwy zalezy
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od porowatosci, chropowato$ci, zwilzalno$ci oraz grubosci i struktury faz powierzchniowych.
Powierzchnie zwarte i gladkie ograniczaja transport jondw, co spowalnia degradacje¢. Struktury
porowate 1 chropowate ulatwiaja dyfuzje, skutkujgc przyspieszong korozjg. Mechanizm ten
wyjasnia, dlaczego probki o identycznym sktadzie stopu mogg wykazywac skrajnie rdzne
szybko$ci degradacji w zalezno$ci od sposobu przygotowania powierzchni, na przyktad

szlifowania, trawienia, obrobki laserowej lub spiekania.

13.3.6. Podsumowanie modelu

Przedstawiony model wskazuje, ze skuteczna kontrola degradacji zelaza i jego stopow
wymaga uwzglednienia trzech wspotdziatajacych czynnikow: (i) charakteru i przewodnictwa
warstwy tlenkowej, decydujacych o stopniu pasywacji lub elektrochemicznej aktywacji
powierzchni, (ii) stabilno$ci oraz adhezji produktéw korozji, ktére moga hamowaé badz
przyspiesza¢ odstanianie $wiezej powierzchni metalu, oraz (iii) przepuszczalno$ci warstwy
powierzchniowej dla jonow Fe*/Fe**, determinujacej intensywnos$¢ rozpuszczania metalu
w $rodowisku fizjologicznym.

Te trzy elementy tworza spojny system, ktory pozwala przewidzie¢, jak zachowa si¢
materiat in vivo, niezaleznie od sktadu stopu uzytego jako rdzen.

Sklad stopu okresla jedynie potencjal degradacji, natomiast to, czy ten potencjal
zostanie zrealizowany — wynika z wlasciwosci powierzchni.

Z tego wzgledu zaproponowany model moze opisywac¢ zardéwno zachowanie czystego
zelaza, jak 1 bardziej ztozonych stopéw Fe, stanowigc uzyteczne narzedzie koncepcyjne

w projektowaniu biodegradowalnych rusztowan naczyniowych.
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14. Koncepcja badan i zaloZenia projektowe

W ostatnich latach biomateriaty ulegajace kontrolowanej biodegradacji staly si¢ jednym
Z kluczowych kierunkéw rozwoju nowoczesnej implantologii. Szczegdlne znaczenie maja
materiaty metaliczne, ktorych degradacja przebiega poprzez procesy elektrochemiczne | moze
by¢ regulowana przez dobor sktadu chemicznego, mikrostruktury oraz architektury porowate;.
W czesci teoretycznej pracy omowiono szeroki kontekst wykorzystania zelaza jako materiatu
biodegradowalnego, wskazujac zaré6wno jego istotne zalety — biozgodno$¢, korzystne
wilasciwo$ci mechaniczne i brak dlugoterminowej toksyczno$ci — jak i zasadnicze ograniczenie,
jakim jest powolna korozja in vivo. Zestawienie tych informacji prowadzi do wniosku,
ze praktyczne zastosowanie zelaza w implantologii wymaga opracowania struktur
0 zwigkszonej szybko$ci degradacji, wysokiej porowatosci oraz stabilnej i powtarzalnej
mikrostrukturze.

Celem cze$ci doswiadczalnej pracy bylo opracowanie, otrzymanie i kompleksowa
charakterystyka porowatych struktur zelaza wytwarzanych metoda replikacji z wykorzystaniem
polimerowych szablonow. Projekt badan oparto na zatozeniu, ze wiasciwosci takich struktur
moga by¢ interpretowane W $wietle mechanizmoéw degradacji i oddziatywan biologicznych
omoéwionych w czgsci teoretycznej, W szczegdlnosci roli architektury porOw w transporcie
masy, wptywu parametrow spiekania na mikrostrukture podpowierzchniowg oraz znaczenia
produktow degradacji dla odpowiedzi komérkowej ocenianej metodami in vitro.

Koncepcja badawcza obejmowata nie tylko sam proces syntezy, lecz takze analize jego
powtarzalno$ci, ograniczen technologicznych oraz optymalizacji parametrow spiekania.
Przyjeto bowiem, ze wlasciwosci koncowe materiatu — w tym degradacja i biointegracja — sa
bezposrednig konsekwencjg sposobu jego otrzymania. Proces wytwarzania potraktowano
zatem jako integralng cz¢$¢ badan, a nie jedynie etap przygotowawczy,
co umozliwito powigzanie obserwowanych efektow z konkretnymi parametrami technologii.

Zgodnie z przegladem literatury kontrola architektury poréw stanowi jeden
Z najskuteczniejszych sposoboéw modulacji szybkosci degradacji metali biodegradowalnych.
W niniejszej pracy zastosowano dwa rodzaje szablonoéw polimerowych — pianki poliuretanowe
oraz melaminowe — roznigce si¢ morfologiag wiokien i rozmiarem komorek. Pozwolito to
uzyska¢ dwie wyraznie odmienne grupy porowatych struktur zelaznych, ktoére staty si¢
podstawg analizy wplywu porowatosci makroskopowej na wiasciwosci mechaniczne,

elektrochemiczne i biologiczne. Przyjeto, ze roznice architektoniczne oddziatuja glownie
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poprzez zmiang efektywnej powierzchni reaktywnej oraz modyfikacje przeplywu elektrolitu
w obrebie struktury, zgodnie z mechanizmami korozji opisanymi w czesci teoretycznej.

Drugim kluczowym elementem badan byta optymalizacja procesu spiekania. Wstepne
eksperymenty wykazaly, ze nawet niewielkiec rdznice w programie temperaturowym
lub sposobie usuwania szablonu istotnie wptywaja na stopien polgczenia ziaren, obecno$¢
tlenkow, krucho$¢ spieku oraz stabilno$¢ struktury porowatej. Analiza niepowodzen
technologicznych, niepelnego spiekania czy pozostalosci polimeru zostata celowo wiaczona
do pracy jako zrodto informacji 0 zalezno$ci wtasciwosci materiatu od parametréw syntezy.

Trzecim fundamentem badan byla ocena biokompatybilnosci otrzymanych struktur.
Na podstawie literatury przyjeto, ze cytotoksyczno$¢ materialow zelaznych zalezy nie tylko
od szybkosci degradacji, lecz takze od charakteru uwalnianych produktow — jonow Fe?* i Fe3*,
tlenkow powierzchniowych oraz ewentualnych mikroczastek. Z tego wzgledu eksperymenty
biologiczne zaprojektowano tak, aby mozliwie wiernie odzwierciedlaty warunki kontaktu
komérek z produktami korozji, traktujgc ocene biologiczng jako koncowe ogniwo tancucha
zaleznos$ci: technologia wytwarzania — powierzchnia i produkty degradacji — odpowiedz
komorkowa.

Catos¢ koncepcji badawczej mozna podsumowaé W postaci nastepujacego schematu:

1. Otrzymanie porowatych struktur Zelaza 0 zr6znicowanej architekturze i stopniu

spieczenia.

2. Optymalizacja parametrow syntezy z uwzglednieniem rzeczywistych ograniczen
technologicznych.
Charakterystyka mikrostrukturalna i powierzchniowa porowatych struktur z zelaza.
Analiza degradacji i mechanizmow korozji porowatych struktur z zelaza.

Ocena biokompatybilnos$ci produktéw korozji porowatych struktur Zelaza.

© 0 ~ w

Integracja wynikow w spdojny model zaleznosci: ,metoda otrzymywania —
mikrostruktura — degradacja — biozgodno$¢”.

W tym ujeciu cze$¢ eksperymentalna stanowi bezposrednig kontynuacje rozwazan
teoretycznych i pozwala catoSciowo oceni¢ potencjal porowatych struktur zelaznych jako
biomateriatéw, a jednoczesnie zweryfikowac praktyczne ograniczenia wynikajace z technologii
ich syntezy. Zanim jednak przedstawione zostang szczegotowe etapy badan i uzyskane wyniki,
konieczne jest doprecyzowanie charakteru otrzymanych struktur oraz ich roli w niniejszej pracy

jako modeli porowatego zelaza.
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14.1. Charakter badanych struktur i ich rola w niniejszej pracy

W niniejszej pracy przyjeto uproszczone nazewnictwo probek odnoszace si¢ do rodzaju
zastosowanego szablonu polimerowego, a nie do sktadu chemicznego otrzymanego materiatu.
Oznaczenia PU oraz Mel okreslaja odpowiednio struktury zelazne otrzymane metoda replikacji
z wykorzystaniem pianek poliuretanowych oraz melaminowych i shizg wylgcznie
do identyfikacji architektury porowatej narzuconej przez szablon. W kazdym przypadku
badanym materiatem byt metaliczny szkielet zelazny (czyste Fe lub Fe poddane modyfikacjom
procesu wytwarzania), natomiast szablony polimerowe petity wylacznie role tymczasowych
no$nikoéw geometrii i byly usuwane na etapie wypalania. Jedynym wyjatkiem sg badania
opisane w rozdz. 16.5, w ktorych sprawdzany byt sam materiat szablonu.

Otrzymane struktury zelazne miaty charakter modelowych rusztowan porowatych,
stuzagcych do analizy zalezno$ci pomiedzy architekturg poréw, stabilnoscig strukturalng
I mechanizmem degradacji w s$rodowisku cieklym. Nie byly one projektowane jako
bezposrednie odpowiedniki klinicznych stentdow naczyniowych, lecz jako narzedzia badawcze
umozliwiajace oceng wptywu topologii i parametrOw procesu wytwarzania na zachowanie

porowatego zelaza.
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15. Metody i materialy

15.1. Zalozenia metodyczne i logika postepowania

Metodyke badan zaprojektowano tak, aby zapewni¢ odtwarzalne wytwarzanie
porowatych struktur zelaznych oraz umozliwi¢ jednoznaczne powigzanie parametréw
technologicznych z mikrostruktura, porowatoscia, degradacja i odpowiedzia biologiczna.
Post¢powanie miato charakter sekwencyjny, zgodny z przyjetym schematem interpretacyjnym:
parametry procesu — mikrostruktura — porowatos¢ — degradacja — odpowiedz
biologiczna.

Aby ograniczy¢ liczbg czynnikéw zaktocajacych, w poszczegdlnych seriach
eksperymentalnych utrzymywano stale: sktad proszku zelaza, sposdb przygotowania zawiesiny
oraz warunki testow degradacyjnych i biologicznych (medium, temperatura i rezim czasowy).
Geometri¢ probek dostosowywano do rodzaju badania, zachowujac porownywalng architekture
porowatg wynikajacg z zastosowanego szablonu. Analizowano proszki o ré6znych rozmiarach
czastek, jednak do interpretacji i porownan w niniejszej pracy wybrano wylacznie materiaty

z proszku o frakcji <10 pum.
15.2. Materialy wyjsciowe

15.2.1. Proszki metaliczne

Do wytwarzania struktur porowatych zastosowano proszek zelaza o czystosci 99,9+%
(Alfa Aesar, Niemcy). W pracach wstepnych testowano dwie frakcje granulometryczne
(<10 pm oraz 10-100 pm). Wszystkie probki ujete w analizach poréwnawczych wykonano
z proszku Fe o frakcji <10 pm.

W wybranych seriach modyfikowanych stosowano proszki Mn, Cu i Ag (Alfa Aesar;
czystos¢ >99,9%; rozmiar czastek 1-10 um); sktad i sposéb przygotowania tych serii opisano

w rozdziale odpowiadajgcym danej modyfikacji.

15.2.2. Spoiwo

Jako spoiwo zastosowano poli(alkohol winylowy) (PVA; My 89 000-98 000; stopien
hydrolizy 99%). Roztwér PV A o stezeniu 5% (m/m) przygotowywano w wodzie dejonizowane;j

w temperaturze 80°C, mieszajac przez 2 h do uzyskania jednorodnej cieczy.
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15.2.3. Szablony porowatosci

W metodzie replikacji zastosowano dwa typy szablondéw polimerowych, ktore
ksztaltowaty makroarchitekture porow:
e pianka poliuretanowa o strukturze otwartej (PPl 15),

e gabka melaminowa 0 drobnoziarnistej porowatosci.

15.3. Przygotowanie szablonéw polimerowych

Pianki poliuretanowe PPI oraz gabki melaminowe docinano r¢cznie lub przy uzyciu
wlasnorgcznie zrobionych form do ksztattow dostosowanych do pdzniejszych badan (probki
do korozji, cytotoksycznosci, analiz strukturalnych). W czesci doswiadczen przygotowywano
sze$cienne elementy o boku kilku milimetréw, w innych cylindry.

Przed zanurzeniem w zawiesinie zelaza szablony obmywano etanolem, suszono
w temperaturze pokojowej przez 2 h oraz kondycjonowano co najmniej 12 h w eksykatorze.
Procedura ta miata na celu usunigcie zanieczyszczen i poprawe stabilnosci strukturalnej

szablonu podczas impregnacji.

15.4. Przygotowanie zawiesiny Fe/PVA

Zawiesing przygotowywano przez stopniowe dodawanie proszku Fe do roztworu PVA
(5%) w stosunku masowym Fe:PVA = 2:1. Mieszano mechanicznie (600 rpm, 30 minut),
a lepkos¢ regulowano niewielkg zmiang udzialu roztworu PVA, aby zapewni¢ jednorodne

pokrycie szablonu bez zatykania poréw.

15.5. Impregnacja szablonow

Impregnacje prowadzono metoda zanurzeniowg wedlug nastepujacej procedury:

1. Calkowite zanurzenie szablonu w zawiesinie Fe/PVA.

2. Delikatne rgczne wyciskanie W celu usuni¢cia nadmiaru zawiesiny oraz pelnego
pokrycia probki.

3. Przedmuchanie argonem w celu przetkania poréw i lepszego odwzorowania
szablonu.

4. Wstepne suszenie probek w suszarce laboratoryjne;.

5. Proces zanurzenia, wyciskania i przedmuchania powtarzano po pierwszym

suszeniu.
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15.6. Suszenie i stabilizacja probek
Po impregnacji probki suszono etapowo w 90°C (30 minut + 60 minut). Etapowe

suszenie ograniczato deformacje szablonu i sptywanie zawiesiny podczas dalszej obrobki

cieplnej.

15.7. Usuwanie szablonu i spiekanie
Spiekanie prowadzono w trojstrefowym piecu rurowym (Czylok, Jastrzebie-Zdroj,

Polska), wyposazonym W rurg ze szkta kwarcowego. Probki umieszczano w $rodkowej strefie
grzejnej (strefa 2), na specjalnie wykonanych saneczkach kwarcowych, zapewniajgcych

stabilne podparcie i minimalizujacych ryzyko przemieszczenia si¢ pian podczas procesu.
Strefy 1 i 3 pehity funkcj¢ stref wstgpnego podgrzewania i wyrdwnywania rozktadu
temperatury wzdhuz rury. We wszystkich seriach przyjeto, ze strefy boczne osiggaty nizsza

temperature maksymalng niz strefa sSrodkowa, co ograniczato gradienty termiczne przy koncach

probki i wspomagato rownomierne odgazowanie produktow rozktadu polimeru oraz gazow

redukujacych.

Caly proces prowadzono w atmosferze ochronno-redukujacej Ar/Hz. (55/45).
Szczegotowe parametry cyklu dla kazdego szablonu przedstawiono na wykresie programu

temperaturowego na Rys. 15.1.
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Rys. 15.1 Zestawienie programéw temperaturowych do procesu replikacji
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15.8. Metody makroskopowe i analiza skladu chemicznego

15.8.1. Skaningowa mikroskopia elektronowa (SEM)

Obserwacje mikrostruktury i morfologii prowadzono metoda SEM w dwoch osrodkach
badawczych:
e FEI Philips XL 40 Environmental Scanning Microscope (ESEM) z detektorem SE
oraz systemem EDX — badania prowadzone w Michigan Technological University
e LEO 1430 VP wspotpracujacy z systemem EDX Quantax 200 (detektor XFlash
4010) — badania prowadzone w Pracowni Analiz Instrumentalnych Uniwersytetu
Mikotaja Kopernika.
Obserwacje powierzchni prowadzono na odtamanych fragmentach pian, a przekroje
przygotowywano na probkach zalanych zywica epoksydowa i poddanych obrobce
metalograficznej (szlifowanie papierami SiC 320-2500, polerowanie zawiesinami

diamentowymi 3 pm i 1 pm). Probki do pracy w prozni napylano warstwa przewodzaca Au/Pd.

15.8.2. Mikroanaliza rentgenowska EDX

Analizy EDX (widma punktowe i mapy rozktadu pierwiastkow) wykonywano w celu
oceny jednorodnosci chemicznej szkieletu oraz identyfikacji obszaréw wzbogaconych
w pierwiastki stopowe (dla serii modyfikowanych) przy uzyciu systemu zintegrowanego
z mikroskopem FEI Philips XL 40 ESEM.

15.8.3. Dyfrakcja rentgenowska XRD

Analiz¢ fazowa prowadzono na dyfraktometrze Philips X’Pert z detektorem
X’Celerator Scientific przy uzyciu promieniowania CuKa w geometrii Bragga—Brentanona.
Pomiary miaty charakter jakoSciowy i stuzyly identyfikacji faz krystalicznych materiatu
wyjsciowego oraz produktow korozji po testach degradacyjnych. Parametry skanowania
ustawiano (zakres 20, krok, czas/step) zgodnie z procedurami obowigzujacymi W Michigan
Technological University — gdzie cz¢$¢ badan byta wykonywana przez autorke w ramach stazu

naukowego.

15.8.4. Spektroskopia Ramana

Produkty degradacji analizowano dodatkowo metoda mikrospektroskopii Ramana.
Metoda ta stuzyta identyfikacji form tlenkowych i wodorotlenkowych zelaza oraz werytikacji

ewentualnych pozostato$ci organicznych.
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15.8.5. Analiza termiczna TGA-FTIR

Analize termiczng rozktadu szablondéw przeprowadzono z uzyciem analizatora STA 449
F5 (Netzsch) sprzezonego ze spektrometrem FT-IR Vertex 70V (Bruker). Rejestrowano zmiane
masy w funkcji temperatury oraz sktad wydzielajacych si¢ gazow, co postuzyto do doboru

zakresu temperatur intensywnej pirolizy i zaprojektowania programu wypalania.
15.9. Analiza porowatosci

15.9.1. Porowatos¢ w makroskali (analiza obrazow SEM)

Porowato$¢ i1 rozklad wielko$ci poréw analizowano na obrazach SEM metoda
binaryzacji w programie GIMP. Dla kazdej probki oceniano co najmniej pi¢¢ losowo

wybranych p6l widzenia, a wyniki usredniano dla danej serii.

15.9.2. Porowatos$é calkowita — metoda Archimedesa

Porowato$¢ catkowita metoda Archimedesa mierzono zgodnie z ASTM B962 [436]
I 1SO 2738 [437], na podstawie gestosci pozornej i teoretycznej materiatu. Analizowano pigé

niezaleznych probek w kazdej serii, a wyniki podawano jako $rednig + SD.

15.9.3. Mikro- i mezoporowato$¢ — metoda BET

Powierzchni¢ wlasciwa oraz mikro/mezoporowato$¢ §cian porow wyznaczano metoda
adsorpcji azotu (BET). Probki odgazowywano w proézni W podwyzszonej temperaturze,
rejestrowano izotermy adsorpcji—desorpcji w temperaturze ciektego azotu, a powierzchnig

wlasciwg obliczano z liniowego zakresu izoterm BET.
15.10. Korozja i degradacja materialu

15.10.1. Testy immersyjne — warunki statyczne

Degradacj¢ oceniano w roztworze Hanksa w 37°C w warunkach statycznych. Probki
walcowe o Srednicy 1 wysokosci 1 mm zanurzano pojedynczo w 50 ml roztworu.
W okreslonych odstepach czasu probki wyjmowano, oczyszczano, suszono do statej] masy
1 wazono, aby okresli¢ ubytek masy. Po zakonczeniu testu analizowano morfologi¢ powierzchni

I produkty korozji. Roztworu nie wymieniano podczas badania.
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15.10.2. Testy degradacji w warunkach przeplywowych

Aby zasymulowa¢ warunki dynamiczne, zastosowano uklad przeptywowy
0 pojemnosci 2,5 1 z pompg perystaltyczng. System utrzymywano w temperaturze 37°C, a
probki poddawano ciggtemu przeptywowi pltynu Hanksa przez 30 dni. Po zakonczeniu badania

oceniano ubytek masy i mikrostruktur¢ materiatu.

15.10.3. Pomiar pH

W tych samych punktach czasowych, w ktérych wykonywano pomiary ubytku masy,
rejestrowano pH roztworu przy uzyciu pH-metru laboratoryjnego (doktadno$¢ =+0,01),
kalibrowanego buforami pH 4,00; 7,00; 10,00. Pomiar wykonywano w roztworze, w Ktorym
znajdowala si¢ pojedyncza probka; roztworu nie wymieniano, aby S$ledzi¢ akumulacje

produktéw degradaciji.

15.11. Badania elektrochemiczne

Badania elektrochemiczne przeprowadzono w celu ilosciowej oceny podatnosci
korozyjnej porowatych materialdow zelaznych oraz wplywu dodatkéw stopowych (Mn, Cu)
i architektury rusztowania na kinetyke procesow elektrochemicznych w $rodowisku
symulujacym plyny ustrojowe. Analizy te uzupetniaty testy degradacyjne metoda immersyjna

1 pozwalaty wyznaczy¢ parametry korozyjne w warunkach kontrolowanych.

15.11.1. Uklad pomiarowy i warunki eksperymentu

Pomiary elektrochemiczne realizowano przy uzyciu potencjostatu BioLogic SP-200
w klasycznym uktadzie trojelektrodowym. Badang probke materiatu porowatego stosowano
jako elektrode robocza, platynowy drut penit funkcje elektrody pomocniczej, natomiast
elektrode odniesienia stanowita elektroda Ag/AgCl.

Jako elektrolit stosowano roztwdr Hanksa. Pomiary prowadzono w temperaturze
37 £ 2°C, w kontakcie roztworu z powietrzem, aby jak najwierniej odtworzy¢ warunki in vitro
degradacji materiatdéw w srodowisku biologicznym.

Przed pomiarem prébki zanurzano w elektrolicie i pozostawiano w warunkach
spoczynkowych do ustalenia potencjatu obwodu otwartego (OCP). Czas stabilizacji OCP
wynosit 120 min, co umozliwiato czg¢$ciowe uformowanie si¢ warstwy produktow korozji
na powierzchni materialu oraz osiggnigcie quasi-stanu roéwnowagi elektrochemicznej

na granicy faz metal—elektrolit.
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15.11.2. Pomiary polaryzacji potencjodynamicznej

Charakterystyk¢  korozyjng  materiatbw  okreslano  metoda  polaryzacji
potencjodynamicznej. Krzywe polaryzacyjne rejestrowano w zakresie od -250 mV
do +250 mV wzgledem potencjalu OCP. Predkos¢ skanowania wynosita 0,5 mV/s,
co ograniczato efekty przesuniecia potencjatu rtownowagowego i zapewniato warunki zblizone
do quasi-stacjonarnych.

Na podstawie krzywych polaryzacyjnych wyznaczano potencjat korozyjny (Ecorr)
i gestos¢ pradu korozyjnego (Icorr) metoda ekstrapolacji odcinkow Tafelowskich. Icor
traktowano jako wskaznik szybkosci degradacji elektrochemicznej, a Ecor jako miare

termodynamicznej sktonnosci do korozji w danym srodowisku elektrolitycznym.

15.12. Badania biologiczne

Badania biologiczne wykonal dr hab. Tomasz Jedrzejewski z Katedry Immunologii,
Wydziatu Nauk Biologicznych i Weterynaryjnych Uniwersytetu Mikotaja Kopernika w
Toruniu. Autorka pracy uczestniczyla w opracowaniu koncepcji eksperymentow
biologicznych, a interpretacja wynikow i ich powigzanie z pozostatymi rezultatami stanowig

jej autorski wktad.

15.12.1. Przygotowanie prébek i sterylizacja

Probki porowatych materialow metalicznych przed kontaktem 2z hodowlami
komorkowymi  sterylizowano, aby  wyeliminowa¢ potencjalne  zanieczyszczenia
mikrobiologiczne. Probki w petni metaliczne sterylizowano przez inkubacje w 70% etanolu
przez 30 min, a probki z powlokami lub warstwami wrazliwymi na rozpuszczalniki organiczne
sterylizowano promieniowaniem UV (A = 254 nm) przez 30 min z kazdej strony.

Po sterylizacji probki trzykrotnie ptukano jalowym buforem fosforanowym (PBS)
1 suszono w warunkach aseptycznych w komorze laminarnej. Tak przygotowane materiaty

wykorzystywano bezposrednio do przygotowania ekstraktow.

15.12.2. Przygotowanie ekstraktow

Ekstrakty przygotowywano zgodnie z normami: 1SO 10993-5 [438] oraz ISO 10993-12
[439]. Probki inkubowano w odpowiednich pozywkach hodowlanych w stosunku masy probki
do objetosci pozywki wynoszacym 0,2 g/mL. Ekstrakcje prowadzono przez 72 h

w temperaturze 37°C, w atmosferze 5% COs..
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Po inkubacji supernatanty oddzielano od probek, odwirowywano w celu usunigcia
czastek statych (2000 x g, 10 min), a nastgpnie filtrowano przez filtry o $rednicy poréw
0,22 um. Ekstrakty przechowywano w 4°C maksymalnie 48 h do czasu wykonania testow
biologicznych. Pozywki inkubowane w tych samych warunkach, ale bez probek, stanowity

kontrolg¢ negatywna.

15.12.3. Linie komorkowe i warunki hodowli

W badaniach wykorzystano cztery linie komorkowe:

e ludzkie komorki migsni gtadkich aorty (HASMC),

e ludzkie komorki $rodbtonka zyty pepowinowej (HUVEC),

e mysie fibroblasty (L929),

e mysie makrofagi (RAW 264.7).

Komorki hodowano w standardowych warunkach (37°C, 5% CO., atmosfera wilgotna)
w odpowiednich pozywkach z dodatkiem 10% surowicy ptodowej bydlecej (FBS)
1 antybiotykéw (penicylina/streptomycyna). Komorki wysiewano do ptytek hodowlanych
po osiagnieciu 70-80% konfluencji. Do badan wykorzystywano komorki migdzy 5.

a 10. pasazem.

15.12.4. Test MTT

Aktywno$¢ metaboliczng komodrek po ekspozycji na ekstrakty materialowe oceniano
metodg MTT, czyli kolorymetryczng metoda in vitro stuzaca do oceny zywotnosci, proliferacji
i cytotoksycznosci komorek. Komorki wysiewano do 96-dotkowych plytek, inkubowano przez
24 h w celu adhezji, a nastgpnie eksponowano na ekstrakty w réznych rozcienczeniach (1:10,
1:6, 1:3, 1:1).

Po 24 148 h inkubacji (dla makrofagow 24 h) do kazdego dotka dodawano roztwor MTT
(bromek  3-[4,5-dimetylotiazolo-2-yl]-2,5-difenylu). Po inkubacji krysztaly formazanu
rozpuszczano w DMSQO, a absorbancj¢ mierzono spektrofotometrycznie przy dtugosci fali 570
nm. Wyniki przedstawiano jako procent przezywalnosci wzgledem kontroli (100%). Zgodnie

z normg ISO 10993-5, spadek zywotnos$ci ponizej 70% uznawano za efekt cytotoksyczny.

15.12.5. Test LDH

Uszkodzenie blon komoérkowych oceniano na podstawie aktywnos$ci dehydrogenazy
mleczanowej (LDH) uwalnianej do pozywki. Po ekspozycji komoérek na ekstrakty pobierano

supernatanty 1 analizowano zawarto§¢ LDH metodg kolorymetryczng zgodnie z protokotem
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producenta. Wyniki poréwnywano z kontrolg negatywng i pozytywna (komorki po catkowite;

lizie).

15.12.6. Oznaczanie cytokin — test immunoenzymatyczny

W celu oceny potencjatu pro- I przeciwzapalnego materialdow oznaczano stgzenia
wybranych cytokin prozapalnych TNF-a (czynnik martwicy nowotworéw), IL-6, MCP-1
w supernatantach znad hodowli HUVEC oraz RAW 264.7. Komorki inkubowano z ekstraktami
materiatowymi przez 24 h.

Dodatkowo przeprowadzono eksperymenty w warunkach srodowiska prozapalnego
poprzez stymulacje komorek lipopolisacharydem (LPS), co pozwolito oceni¢ zdolnos¢
materialdw do modulowania odpowiedzi zapalnej. Stezenia cytokin oznaczano metoda testy
immunoenzymatycznego (ang. Enzyme-Linked Immunosorbent Assay, ELISA) zgodnie
z instrukcjami producenta. Wyniki normalizowano wzgledem liczby zywych komorek,

okreslonej metoda barwienia fioletem krystalicznym.

15.13. Oprogramowanie

Do obrébki i wizualizacji danych wykorzystywano oprogramowanie aparaturowe
oraz pakiety OriginPro i Microsoft Excel.

15.14. Analiza statystyczna

Dane iloSciowe przedstawiano jako $rednie wartosci £ SD. Porowatos¢ oznaczano
dla n = 5 prébek w kazdej serii. Badania biologiczne (MTT, LDH, ELISA) wykonywano
w trzech powtdrzeniach (n = 3).

Istotno$¢ roéznic analizowano z zastosowaniem jednoczynnikowej ANOVA z testem
post-hoc Tukeya (p < 0,05), po uprzedniej ocenie normalnosci rozktadu (Shapiro—Wilk)
I jednorodnosci wariancji (Levene).

Dane jakosciowe (SEM/EDS, XRD, Raman) interpretowano porownawczo pomiedzy
seriami oraz w odniesieniu do charakterystycznych cech mikrostruktury i produktow

degradaciji.
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16. Otrzymywanie pian zelaznych: krytyczne etapy i stabilizacja

procesu

16.1. Wprowadzenie

Juz pierwsze proby wykazaly, ze zastosowana metoda wytwarzania jest bardzo
wrazliwa na parametry posrednie, takie jak jako$¢ materiatow wyjsciowych, sposéb
przygotowania probek oraz warunki termiczne i atmosferyczne w piecu. Proces byt
wieloetapowy, a poprawno$¢ realizacji kazdego etapu bezposrednio wptywata na przebieg
kolejnych. W praktyce uniemozliwiato to ich niezalezng optymalizacj¢ 1 sprawiato, ze bledy
popetnione na wczesnym etapie prowadzily do nieodwracalnych zmian mikrostruktury
materiatu.

W efekcie czg¢s¢ technologiczna badan stala si¢ kluczowym elementem catego
programu. Bez jej ustabilizowania nie dato si¢ wiarygodnie rozdzieli¢ wptywu architektury
porow od wplywu defektow technologicznych na mikrostrukture, przebieg degradacji
i odpowiedz biologiczng materiatu. Z tego wzgledu zagadnienia technologiczne przedstawione
w tym rozdziale nalezy traktowac jako warunek poprawnej interpretacji wynikow omowionych
w dalszej cze$ci pracy.

W toku badan przeprowadzono ponad trzysta pelnych cykli syntezy, obejmujacych
przygotowanie probek, usuwanie szablonu oraz spiekanie z kontrolowanym chtodzeniem pieca.
Ograniczenie do jednego cyklu dziennie wynikato z podatnosci zawiesiny Fe/PVA
na utlenianie, co wymagalo przygotowywania probek tuz przed procesem, oraz z dlugiego
czasu trwania etapow wysokotemperaturowych. Rownolegle prowadzono systematyczng
analize przebiegu procesu i charakteru uzyskiwanych struktur. Pozwolito to stopniowo
identyfikowa¢ parametry krytyczne i eliminowaé warianty prowadzace do niekontrolowanej
zmiennosci strukturalne;.

Z praktycznego punktu widzenia etap optymalizacji technologii byt bardziej
czasochtonny niz wlasciwa charakterystyka materialu. Liczba probek spehiajagcych
jednoczesnie kryteria jednorodnosci mikrostrukturalnej, metalicznego charakteru szkieletu
I skutecznego usunig¢cia szablonu byta ograniczona. Uzyskanie serii probek o porownywalnych
parametrach strukturalnych bylo jednak warunkiem koniecznym do dalszej, wiarygodne;j
analizy zaleznos$ci pomiedzy architekturg porowata, mechanizmem degradacji i odpowiedzig

biologiczna.
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W kolejnych podrozdziatach omoéwiono kluczowe etapy przygotowania probek
oraz problemy technologiczne napotkane w trakcie badan, w szczegélnos$ci zwigzane
z doborem proszku zelaza, zachowaniem szablondw polimerowych, kontrolg atmosfery

procesowej oraz stabilno$cig uktadu piec—proznia.
16.2. Materialy i charakterystyka szablonéw

16.2.1. Proszek zelaza

Podstawowym materialem stosowanym w badaniach byt proszek zelaza o czystosci
99,9+% (Alfa Aesar). W poczatkowym etapie prac wykorzystywano frakcje 210 pm,
pochodzacg z wezesniejszych badan zespotu. Jednak podczas prob wytwarzania pian zelaznych
wykazano, ze czastki o tak duzych rozmiarach nie tworza stabilnych potaczen
migdzyziarnowych w warunkach zastosowanego spiekania w stanie statym. Po usunigciu
szablonu struktura zachowywata si¢ jak luzny zbior ziaren osadzonych w przestrzennej
matrycy, bez cigglo$ci metalicznego szkieletu.

Probki otrzymywane z tej frakcji proszku charakteryzowaty si¢ kruchoscia, czgsciowa
sypkos$cig oraz brakiem zdolno$ci do zachowania geometrii szablonu, co uniemozliwiato ich
dalszg charakterystyke materiatowa. Zastosowanie proszku o wielkosci czastek ponizej 10 um
umozliwilo powstawanie ciaglej sieci mostkoOw metalicznych pomiedzy ziarnami Zelaza,
co stanowito warunek konieczny do uzyskania stabilnych, samono$nych pian metalicznych.

Na tym etapie wielko$¢ czastek proszku zostata jednoznacznie zidentyfikowana jako
parametr krytyczny procesu 1 w dalszych badaniach byla utrzymywana jako stala

technologiczna.

16.2.2. Szablony polimerowe: melamina i poliuretan

W pracy zastosowano dwa rodzaje szablonéw polimerowych: melaminowy
oraz poliuretanowy. Oba materialy charakteryzowaly si¢ otwarta, przestrzenng strukturg
porowata, jednak ich zachowanie podczas nagrzewania i usuwania termicznego bylo

zasadniczo odmienne, co miato istotne konsekwencje technologiczne.
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Rys. 16.1 (a) Szablony polimerowe stosowane do wytwarzania pian zelaznych. Niebieskie elementy to szablony
z pianki poliuretanowej (PU), natomiast biate fragmenty to szablony z pianki melaminowej. (b) Prébki o dwéch
porowatos$ciach powstate na szablonach widocznych na zdjecia a.

16.3. Przygotowanie zawiesiny Fe/PVA i impregnacja szablonu

Przygotowanie zawiesiny zelazowej okazato si¢ znacznie trudniejsze, niz sugeruje
prosty opis chemiczny. Zawiesina skladata si¢ z proszku Fe i wodnego roztworu PVA
w proporcji 1:2 (m/m). Uzyskanie jednorodnej dyspersji wymagato wielu préb, poniewaz
proszek zelaza miat tendencj¢ do osiadania i tworzenia aglomeratow. Dopiero intensywne
mieszanie o wysokim $cinaniu pozwolito uzyska¢ stabilng, jednorodng zawiesine. To pokazuje,
ze stopien dyspersji proszku Fe jest kluczowym parametrem procesu.

Kluczowe bylo takze przygotowanie zawiesiny i pokrycie nig probek polimerOw
bezposrednio przed impregnacjg. Proby na probkach przygotowanych kilka godzin lub dzien
wczesniej dawaly gorsze efekty. Proszek czeSciowo sie utlenial podczas oczekiwania
na wstawienie do reaktora piecowego, mimo przechowywania w eksykatorze z $rodkiem
suszacym.

Impregnacja szablonu wymagalta dwoch cykli zanurzania. Pierwsze proby z jednym
cyklem wykazaty, ze warstwa proszku jest zbyt cienka i nie utrzymuje struktury po pirolizie.
Dopiero powtorne zanurzenie z krotkim, okoto 30-minutowym podsuszeniem probki miedzy
cyklami pozwolito uzyskac stabilng, rownomiernie roztozong warstwe Fe. Poréwnanie prébki

Z zawiesing przed suszeniem oraz po procesie spiekania zaprezentowano na Rys. 16.2.
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16.4. Suszenie probek — kluczowy etap stabilizujacy strukture

Rys. 16.2 Probka piany Zelaznej przed suszeniem (a) oraz po procesie spiekania (b). Stan poczatkowy
charakteryzuje si¢ wysoka zawartos$cig wilgoci i niskg stabilno$ciag mechaniczng, natomiast po spiekaniu
struktura wykazuje trwale uformowana, jednorodng porowatosc.

Istotnym czynnikiem byla rowniez §wiezo$¢ zawiesiny oraz czas pomi¢dzy jej
przygotowaniem a impregnacja szablonow. Proby wykonywane z op6znieniem, nawet przy
przechowywaniu zawiesiny w warunkach suchych, prowadzily do pogorszenia jakosSci
otrzymywanych struktur, co wigzano z czg¢sciowym utlenieniem proszku zelaza oraz zmiang
reologii uktadu. Z tego wzgledu zawiesing przygotowywano bezposrednio przed impregnacja,

a proces nanoszenia prowadzono bezposrednio po jej homogenizacji.

16.5. Usuwanie szablonu — zréznicowane zachowanie melaminy

I poliuretanu

Usuniecie szablonu polimerowego bylo jednym z najbardziej krytycznych etapow
procesu wytwarzania pian zelaznych metoda replikacji przestrzennej. Skuteczno$¢ tego etapu
determinowata zaréwno zachowanie geometrii porow, jak i ciaglo$¢ oraz stabilno$¢
powstajgcego szkieletu metalicznego. Kluczowe znaczenie miat nie tyle sam dobdr temperatury
czy czasu obrobki, co charakter termicznego rozkladu materiatu szablonu 1 dynamika
wydzielania produktow pirolizy.

W niniejszej pracy stosowano dwa typy szablonow, a roznice miedzy nimi wymusily
opracowanie dwoch odrebnych strategii usuwania. Zrozumienie tej konieczno$ci byto

kluczowe dla stabilizacji catego procesu technologicznego.
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16.5.1. Melamina — stabilna piroliza, latwy do kontrolowania rozklad

Melamina charakteryzuje si¢ stosunkowo jednorodnym, jednofazowym rozkladem
termicznym zachodzacym w zakresie okoto 350-400°C, prowadzacym do stopniowej
deaminacji i tworzenia struktur typu melem/melon. Melem i melon to kolejne produkty
kondensacji termicznej melaminy, zbudowane z jednostek heptazynowych, przy czym melem
jest zwiagzkiem matoczasteczkowym, a melon polimerowsg strukturg stanowigca bezposredni
prekursor grafitycznego azotku wegla (g-CsNa) [440].

Przebieg tego procesu jest tagodny i dobrze kontrolowalny, co potwierdzaja zarowno
obserwacje procesowe, jak i literatura.

Rozktad melaminy:

e nie generuje gwattownych emisji gazoéw,

¢ nie powoduje istotnych skokdéw cisnienia W uktadzie,

e nie prowadzi do powstawania lepkich produktow kondensujacych,

e pozostawia niewielka ilo$¢ pozostatosci statych.

W praktyce przektadato sie to na stabilny przebieg pirolizy, w ktdrym struktura szablonu
ulegata stopniowemu wypaleniu bez deformowania metalicznego szkicu utworzonego
z proszku zelaza. Usuwanie melaminy realizowano poprzez ogrzewanie do 350°C,
wygrzewanie przez 30 minut oraz prowadzenie procesu w stabilnej atmosferze Ar/Hz. Jedynym
obserwowanym problemem byta lokalna karbonizacja $cian w przypadku niedostatecznej
redukcji lub zbyt duzej grubosci warstwy proszku, jednak efekt ten mogl by¢ skutecznie
ograniczany poprzez korekte warunkoéw suszenia oraz dwukrotng impregnacje zawiesing

Fe/PVA.

16.5.2. Poliuretan — dwufazowa, gwaltowna piroliza i problemy technologiczne

Poliuretan wykazywat odmienny charakter, a jego rozktad termiczny byl glownym
zrodlem trudnosci technologicznych. Analizy TG i EGA wskazuja, ze PU ulega gwaltowne;,
dwustopniowej pirolizie, generujac intensywna emisje lotnych produktéw w waskich zakresach
temperatur.

Na wykresie Gram-Schmidt’a (Rys. 16.3a) widoczne sg dwa wyrazne maksima emisji,
zlokalizowane w okolicach ~320°C oraz ~400°C, odpowiadajace kolejnym etapom degradacji
termicznej poliuretanu. Oba procesy zachodza dynamicznie i prowadza do szybkiego
wydzielania znacznych ilosci produktéw gazowych, co wskazuje na nagle rozrywanie

fancuchdéw polimerowych.
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Krzywa TG (Rys. 16.3b) potwierdza ten charakter rozktadu. Zasadnicza utrata masy
zachodzi w waskim zakresie temperatur, a po pirolizie pozostaje okoto 14% masy poczatkowe;j
jako zweglone pozostatosci state. Obecnos¢ tej frakcji thumaczy sktonno$¢ do kondensacji

ciezkich produktéw oraz wtornych proceséw utleniania w uktadzie piecowym.
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Rys. 16.3 Przebieg rozktadu termicznego poliuretanu podczas ogrzewania: (a) profil emisji lotnych produktéw
pirolizy w funkcji temperatury przedstawiony w ujeciu Gram—Schmidt (EGA), wskazujgcy na dwustopniowy,
gwattowny charakter degradacji; (b) krzywa termograwimetryczna obrazujaca utrate masy probki
w funkcji temperatury oraz obecnos¢ zweglonych pozostatosci po zakonczeniu procesu.

16.5.3. Implikacje technologiczne

Zgromadzone obserwacje jednoznacznie wskazuja, ze skuteczne usuwanie poliuretanu
wymagato istotnie bardziej restrykcyjnych warunkow procesowych niz w przypadku

melaminy. Obejmowaty one:
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e obnizenie temperatury usuwania do okoto 320°C,

e wydluzenie czasu wygrzewania do 30—35 minut,

e kontrolowany, tagodny wzrost temperatury,

e zwigkszony przeptyw gazéw obojetnych,

e regularne opr6znianie | rozmrazanie wymrazacza,

e szczeg6lng ostrozno$¢ podczas etapu chlodzenia, ze wzgledu na zwigkszong

podatnos$¢ PU na lokalne utlenianie.

Gwaltowny, dwufazowy charakter pirolizy poliuretanu stanowit gtéwna przyczyng
niestabilnos$ci procesu, prowadzac do zapadania si¢ §cian porow, nieregularnosci strukturalnych
oraz ograniczonej powtarzalno$ci otrzymywanych pian. Dla podsumowania stworzono
zestawienie w Tabela 16.1.

Tabela 16.1 Poréwnanie zachowania melaminy i poliuretanu podczas pirolizy oraz ich konsekwencji
technologicznych dla procesu replikacji przestrzennej.

Cecha kluczowa Melamina Poliuretan
Charakter pirolizy Jednofazowy, stopniowy Dwufazowy, gwaltowny
Zakres temperatur rozktadu 350-400°C ~320—420°C
Intensywnos$¢ emisji gazow Niska Bardzo wysoka
Stabilnos$¢ cisnienia w uktadzie Wysoka Niska, skoki ci$nienia
Pozostatos¢ stata Minimalna Znaczna (~14%)
Produkty kondensujace Brak Obecne (lepkie frakcje)
Ryzyko deformacji struktury Niskie Wysokie
Powtarzalno$¢ procesu Wysoka Ograniczona
Wymagania technologiczne Umiarkowane Wysokie, wymagaja kontroli
Przydatno$¢ do stabilnej syntezy pian Wysoka Warunkowa

Zestawienie to jednoznacznie wskazuje, ze melamina stanowi szablon technologicznie
bardziej przewidywalny i stabilny, natomiast zastosowanie poliuretanu wymaga kompromisu

pomiedzy uzyskang architekturg porowatg a kontrolg procesu i jego powtarzalnoscia.

16.5.4. Znaczenie roznic W pirolizie dla jakoSci pian metalicznych

Roéznice w przebiegu pirolizy melaminy 1 poliuretanu bezposrednio wpltywaty na jako$¢
koncowych struktur metalicznych. Melamina pozwalala uzyskaé stabilne i powtarzalne
szkielety juz na wczesnym etapie prac, natomiast uzycie poliuretanu wymagalo precyzyjnej
kontroli parametrow procesu i statego monitorowania stanu uktadu aparaturowego.

Dopiero wtasciwe dostosowanie programow temperaturowych do charakteru rozktadu
obu szablonéw pozwolitlo uzyska¢ mechanicznie stabilne, jednorodne piany zelazne,

spetniajace wymagania mikrostrukturalne i materialowe niezbgdne do dalszych badan.
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16.6. Atmosfera procesowa, uklad prozniowy i diagnostyka nieszczelnoSci

Skutecznos¢ redukcji zelaza 1 stabilno$¢ procesu spiekania zalezaty bezposrednio
od jakos$ci atmosfery procesowej oraz szczelnosci uktadu prézniowo-gazowego. Ze wzgledu
na wysoka podatno$¢ zelaza na utlenianie, nawet $ladowe iloéci tlenu w komorze pieca
powodowaly zauwazalne zmiany barwy, twardosci i integralnosci mechanicznej pian
metalicznych. Kontrola atmosfery byta wiec jednym z kluczowych elementow stabilizacji catej
technologii.

Schemat uktadu aparatowego przedstawiono na Rys. 16.4. Przed kazdym procesem
spiekania komor¢ odpompowywano do cis$nienia okoto 102 mbar, aby usunag¢ powietrze i pare
wodng, po czym wprowadzano mieszaning gazéw procesowych. W poczatkowej fazie badan
stosowano atmosfere Ar/H. w proporcji 95:5, zgodnie z wcze$niejszymi pracami zespotu.
Warunki te okazaly si¢ jednak niewystarczajaco redukujace, probki miaty ciemne zabarwienie
1 niejednorodng powierzchnig, co wskazywato na obecnos¢ tlenkow zelaza.

Proby prowadzone w czystym wodorze dawaly efekt odwrotny do zamierzonego.
Struktury byly kruche, podatne na pekanie przy niewielkich obcigzeniach 1 pozbawione
metalicznego polysku. Charakter tych uszkodzen oraz silnie redukujace warunki wskazywaty
na mozliwo$¢ wystapienia krucho$ci wodorowej, znanej dla niektorych metali przy wysokim

udziale wodoru.
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Rys. 16.4 Schemat procesowy uktadu aparatowego wykorzystanego do spiekania probek.
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Systematyczne testy sktadu atmosfery pozwolity wyznaczy¢ kompromisowe warunki
procesu. Najlepsze rezultaty uzyskano przy zastosowaniu mieszaniny Ar/Hz w proporcji 45:55,
ktora zapewniata skuteczng redukcje tlenkow zelaza i stabilizowata przebieg pirolizy szablonu
polimerowego. Atmosfera ta wykazywata takze wickszg odpornos¢ na krotkotrwate wahania
ci$nienia spowodowane obecnoscig produktéw rozkltadu polimerdw, co mialo istotne znaczenie
dla powtarzalnosci procesu.

Kluczowym etapem optymalizacji byla diagnostyka samego uktadu proézniowo—
gazowego. W poczatkowym okresie badan obserwowano powtarzalny gradient jako$ci probek.
Struktury umieszczone blizej wejécia gazu mialy metaliczny polysk i wysoka spdjnosc,
natomiast probki potozone w kierunku wyjscia gazow byly ciemnoszare, kruche i cze$ciowo
sypkie. Efekt ten wystepowat niezaleznie od rodzaju szablonu, sktadu atmosfery i1 przebiegu
programu temperaturowego, co jednoznacznie wskazywato na przyczyne aparaturowsa, a nie
procesowa.

Szczegotowa analiza wykazata obecno$¢ niewielkiej nieszczelnos$ci w obszarze krocca
rury kwarcowej, zlokalizowanej w miejscu fabrycznego spawu, poza elementami rutynowo
demontowanymi i kontrolowanymi. Do jej identyfikacji zastosowano prosta, skuteczng metode
nadci$nieniowg z uzyciem argonu, wspomagang lokalnym podgrzewaniem i obserwacja
tworzenia si¢ pecherzy na powierzchni potaczen. Usunigcie tej nieszczelnos$ci doprowadzito
do catkowitego zaniku obserwowanych gradientow utlenienia oraz wyraznej poprawy
powtarzalnos$ci procesu.

Stabilizacja atmosfery procesowej 1 zapewnienie pelnej szczelnosci uktadu byly
warunkiem koniecznym do uzyskania jednorodnych, metalicznych pian Zelaznych. Dopiero
po ich spetieniu mozliwe byto przejscie do dalszych badah materiatowych, degradacyjnych
1 biologicznych bez ryzyka, ze obserwowane roznice wynikaja z niekontrolowanych czynnikéw

aparaturowych.

16.7. Problemy eksploatacyjne i awarie — ograniczenia aparaturowe

w dlugotrwalych procesach wysokotemperaturowych

W trakcie badan stato si¢ jasne, ze zmienno$¢ procesu wynika nie tylko z materialow
wyjsciowych 1 parametrow technologicznych, ale takze z aparatury, jej dlugotrwalej
eksploatacji oraz awarii w warunkach wysokotemperaturowych i redukujacych. Oznaczato to,
ze stabilno$¢ procesu zalezata nie tylko od zaplanowanych warunkéw obrobki, ale takze

od aktualnego stanu technicznego uktadu.
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Piec uzyty w pracy byl trojstrefowy i wyposazony w niezalezne regulatory temperatury.
Zapewnialo to wysoka precyzj¢ sterowania profilem cieplnym, ale zwigkszato podatnos¢
uktadu na lokalne rozbieznos$ci temperaturowe nawet przy krotkotrwatych usterkach. Podczas
badan trzykrotnie doszto do awarii jednego z termostatow, co powodowato powstawanie
lokalnych obszarow obnizonej temperatury wzdtuz rury kwarcowej. Zjawisko to wplywato
na przebieg pirolizy szablonu i proces redukcji zelaza, a jego konsekwencje ujawnialy si¢ jako
asymetria barwy, zroznicowana twardos$¢ i1 lokalne roznice w spdjnosci uzyskiwanych struktur.

Réwnolegle wyzwania stwarzat uktad prozniowy. W trakcie pracy uzywano pompy
wstepnej, a na dalszym etapie pompy molekularnej, uruchamianej po osiagnieciu ci$nienia
okoto 1072 mbar. Oba elementy wymagaly okresowych interwencji technicznych. Pompa
préozniowa byla dwukrotnie serwisowana, a spadki jej wydajnosci wigzano
z zanieczyszczeniem oleju produktami pirolizy polimeréw, ktore w niewielkich ilo$ciach
przedostawaty si¢ do kanatow transportujacych gazy. Pompa molekularna byta szczegolnie
wrazliwa na gwaltowne wahania ci$nienia podczas rozkladu poliuretanu i intensywnego
wydzielania lotnych produktow.

W niektérych przypadkach konieczne bylo szybkie odcigzenie uktadu przez
krotkotrwate rozlaczanie i ponowny montaz wybranych elementéw instalacji. Dzialania te
pozwalaly kontynuowaé proces, ale wigzaly si¢ z ryzykiem chwilowego pogorszenia
szczelnosci 1 destabilizacji atmosfery procesowej, co mogto wptywac na powtarzalno$¢ probek.

Istotnym elementem ochronnym ukladu byl wymrazacz chlodzony cieklym azotem,
ktorego zadaniem byto wychwytywanie cigzszych frakcji produktow pirolizy 1 pary wodne;.
W praktyce modut ten byt jednym z najbardziej newralgicznych punktow systemu. Podczas
pracy ulegal cyklicznemu zapychaniu, najczesciej przez zamarzanie pary wodnej, co nasilato
si¢ przy niedostatecznie wysuszonych probkach. Blokada wymrazacza prowadzita
do ograniczenia przeptywu gazéw procesowych, naglych zmian ci$nienia i koniecznosci
natychmiastowej interwencji.

Wymrazacz regularnie czyszczono, zwykle raz w tygodniu, stosujgc stezone kwasy
rozpuszczajace produkty pirolizy poliuretanu. W sytuacjach krytycznych przeprowadzano
czyszczenie awaryjne, polegajace na czasowym wylaczeniu pieca, odtaczeniu wymrazacza,
rozmrozeniu jego zawarto$ci 1 ponownym montazu ukladu z zachowaniem wysokiej
szczelnosci. Dziatania te, cho¢ skuteczne, podkreslaly wrazliwos$¢ procesu na obecnos¢ wilgoci
1 lotnych produktow rozktadu.

Podczas dilugotrwalej eksploatacji zaobserwowano stopniowe szarzenie saneczek

kwarcowych, interpretowane jako efekt dyfuzji atomoéw zelaza do powierzchni szkla
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w warunkach wysokiej temperatury i redukujacej atmosfery. Zjawisko to miato znaczenie
praktyczne, poniewaz zmieniatlo lokalne wiasciwosci cieplne podloza 1 wptywato
na jednorodnos$¢ obrobki probek, co z czasem wymuszato regularng wymiang elementow
kwarcowych.

Opisane problemy eksploatacyjne nie mialy charakteru incydentalnego, lecz stanowity
integralny element dlugotrwatych badan prowadzonych w wymagajacych warunkach
procesowych. Ich identyfikacja i stopniowe eliminowanie byly konieczne do osiggnigcia
stabilnosci technologii 1 umozliwity przejs$cie do etapu badan materialowych, degradacyjnych

i biologicznych opartych na prébkach o kontrolowanej i powtarzalnej historii technologicznej.

16.8. Etapy optymalizacji procesu — od prob nieudanych do stabilnej

technologii

Proces optymalizacji przebiegal stopniowo, a kazda seria prob pozwalata
zidentyfikowa¢ nowe problemy 1 wprowadzi¢ udoskonalenia. Pierwsze pig¢édziesiat prob
konczyto si¢ strukturami, ktore trudno byto zaklasyfikowac jako piany. Byly czarne, kruche
i czesto rozpadaly si¢ w proszek przy lekkim dotknigciu. Na tym etapie dominowaty problemy
z usunieciem szablonu, nieodpowiednim rozkladem temperatur oraz brakiem redukcji
glebszych partii proszku. Proby na zawiesinie przygotowanej wedtug niezweryfikowanych
wczesniej schematow 1 przyktadow literaturowych okazaty si¢ niewystarczajgce do stworzenia
stabilnych struktur.

Kolejne sto prob przyniosto wyrazna poprawe. Struktury zaczely przyjmowac postaé
zwartej, cho¢ nadal kruchej gabki. Proces optymalizacji miat charakter iteracyjny i rozciagniety
w czasie. Kazda kolejna seria prob ujawniata nowe ograniczenia procesu 1 wymuszata
modyfikacj¢ zalozen technologicznych. Poczatkowe etapy prac charakteryzowaty si¢ niska
skutecznos$cig otrzymywania stabilnych struktur.

Kolejna faza prac, obejmujaca okoto sto cykli syntezy, przyniosta zauwazalng poprawe
jakosci probek. Struktury zaczely przyjmowac posta¢ zwartej gabki metalicznej, jednak nadal
charakteryzowaly si¢ zmiennoscig jakosciowa. Probki byty najczeséciej ciemnoszare lub czarne,
a wzdhluz ich dlugosci obserwowano wyrazne gradienty barwy migdzy strong wejscia 1 wyjscia
gazow procesowych. Powierzchnia byta niejednorodna, a w wielu przypadkach pojawialy si¢
lokalne, iryzujace przebarwienia przypominajace efekt interferencyjny cienkich warstw.

Zjawiska te interpretowano jako obecnos¢ cienkich, niejednorodnych warstw tlenkoéw zelaza,
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powstajacych w wyniku lokalnych fluktuacji sktadu atmosfery i ograniczonej wymiany gazow
w porowatej strukturze.

Przetom w jakosci uzyskiwanych pian nastgpit dopiero po rownoczesnym rozwigzaniu
kilku kluczowych probleméw technologicznych: zlokalizowaniu 1 usunig¢ciu nieszczelnos$ci
uktadu prozniowego, optymalizacji sktadu atmosfery procesowej do proporcji 45:55 (Ar:H>),
dostosowaniu temperatury i przebiegu pirolizy do rodzaju szablonu oraz ustabilizowaniu
warunkow suszenia probek po impregnacji. W koncowej fazie optymalizacji, obejmujacej
okoto piecdziesiat kolejnych préb, uzyskano wyrazng poprawe powtarzalnosci procesu. Okoto
70% otrzymanych struktur bylo jednorodnych, metalicznych, stabilnych mechanicznie
i pozbawionych widocznych oznak wtdrnego utlenienia.

Ostatecznie tylko czg$¢ przeprowadzonych syntez spetniala jednoczes$nie kryteria
jakosciowe wymagane do dalszych analiz mikrostrukturalnych, elektrochemicznych
i biologicznych. Z tego wzgledu w kolejnych rozdziatach pracy skoncentrowano si¢ na waskiej,
dobrze zdefiniowanej grupie probek reprezentujacych koncows, zoptymalizowang wersje
technologii, zamiast na duzej liczbie struktur o niejednorodne;j i trudnej do odtworzenia historii

technologicznej.

16.8.1. Wplyw wielkosci czastek proszku zZelaza na jakos$¢ spiekania

Jednym z kluczowych czynnikéw powodzenia procesu okazata si¢ wielkos$¢ czastek
proszku zZelaza. W poczatkowym etapie badan stosowano proszek o Srednicy ziaren okoto
210 um, co, jak wykazaly obserwacje, uniemozliwialo powstanie ciaglej fazy metaliczne;.
Probki z takiej frakeji byly sypkie, niespdjne 1 wykazywaty jedynie §ladowy stopien scalenia.
Wiynikato to z faktu, Ze proces spiekania prowadzono w temperaturze 1200°C, znacznie ponizej
temperatury topnienia zelaza (1538°C), przy zmniejszonym cis$nieniu. Ograniczalo to
mechanizm konsolidacji do dyfuzji w stanie stalym. Duze ziarna o niskiej energii
powierzchniowe] nie sprzyjaly tworzeniu trwatych mostkow migdzyziarnowych w tych
warunkach.

Zastosowanie proszku o wielkosci czastek <10 pm radykalnie zmienito przebieg
procesu. Drobne ziarna, o znacznie wigkszej powierzchni wlasciwej, umozliwiaty intensywna
dyfuzj¢ powierzchniowg i powstawanie mostkow metalicznych nawet daleko ponizej punktu

topnienia. Réznice te jednoznacznie potwierdzajg obrazy SEM przedstawione na Rys. 16.5.
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Rys. 16.5 Poréwnanie mikroarchitektury probek zelaznych wykonanych z proszku o duzej (210 pm)
i drobnej (<10 um) wielkosci ziarna. (a,c) probki z proszku 210 um; (b,d) probki z proszku <10 pm.

W probkach wykonanych z proszku o srednicy 210 um obserwuje si¢ zachowanie
indywidualnego ksztattu ziaren oraz brak ciggtych potaczen migdzy nimi, co skutkuje bardzo
niska wytrzymalosciag mechaniczng i brakiem cech wiasciwego spickania. Z Kkolei probki
otrzymane z drobnej frakcji <10 pm wykazuja wyrazng ciaglto$¢ powierzchni, brak
aglomeratow oraz cze$ciowe ,zatarcie” granic ziaren, bedace bezposrednim dowodem
skutecznej konsolidacji w stanie statym.

Istotne jest, ze podobng jednorodnos$¢ mikrostrukturalng uzyskiwano zaréwno
dla prébek przygotowanych na szablonach melaminowych, jak i poliuretanowych, mimo
zasadniczo odmiennego charakteru pirolizy obu materiatow. Wskazuje to jednoznacznie,
ze 0 powodzeniu spiekania decydowaly przede wszystkim wielko$¢ proszku oraz stabilnos¢

atmosfery procesowej, a nie sam rodzaj szablonu.
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16.9. Wplyw optymalizacji technologii na dalsze wyniki badan

Skuteczna optymalizacja procesu wytwarzania miata kluczowe znaczenie
dla wszystkich dalszych etapow badan prezentowanych w niniejszej pracy. Probki
otrzymywane w nieustabilizowanych warunkach technologicznych wykazywatly istotne
odchylenia w niemal wszystkich analizowanych cechach funkcjonalnych, co uniemozliwiato
ich wiarygodng interpretacj¢. Szczegdlnie degradacja korozyjna takich materiatow przebiegata
znacznie szybciej niz w probkach otrzymanych w warunkach zoptymalizowanych. Wynikato
to bezposrednio z obecnosci resztek polimeru oraz wtérnych tlenkow zelaza powstalych
na etapie spiekania.

Réznice te mialy jednoznaczne przetozenie na wyniki badan elektrochemicznych.
Probki zawierajace obszary niedoredukowane lub wtdrnie utlenione wykazywaly odmienny
charakter odpowiedzi anodowej, zwlaszcza w zakresie potencjalow rozpuszczania,
co uniemozliwialo ich poréwnanie z materiatami metalicznymi. Istotne byly takze
konsekwencje biologiczne. Obecnos¢ Fe20Os lub FesO4 w strukturze pian prowadzila do innego
profilu odpowiedzi komorkowej, obejmujacego zaré6wno zmiany intensywnosci reakcji,
jak i jej charakteru w czasie. Materialy te nie mogly by¢ traktowane jako reprezentatywne
dla zachowania porowatego zelaza metalicznego.

Opracowanie stabilnej, powtarzalnej technologii stalo si¢ warunkiem koniecznym
do dalszych analiz. Tylko na podstawie prébek o kontrolowanej historii technologicznej
mozliwe bylo wiarygodne okreslenie wptywu:

e architektury porowatej na kinetyke degradacji,

e obecnosci 1 charakteru tlenkow na odpowiedz elektrochemiczng,

e domieszek stopowych na bezpieczenstwo biologiczne,

e mikrostruktury na stabilno$¢ mechaniczng materiatu.

Badania na strukturach z defektami procesu prowadzityby do wynikéw trudnych
do interpretacji lub mylacych, maskujac rzeczywisty wplyw analizowanych czynnikéw
materiatowych. Ostateczna wersja technologii, opracowana po ponad 2 latach systematycznych
prac, stala si¢ nie tylko metodg syntezy probek, ale takze podstawowym warunkiem
poprawnosci 1 spojnosci catej czesci eksperymentalnej rozprawy.

W Tabela 16.2 zestawiono kluczowe problemy technologiczne zidentyfikowane na
etapie optymalizacji procesu wytwarzania pian zelaznych wraz z ich rzeczywistymi
przyczynami oraz zastosowanymi dziataniami korygujacymi. Zestawienie to pokazuje, ze

jakos¢ koncowych struktur byla determinowana przez wspoéldziatanie wielu czynnikow,
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obejmujacych zarowno rodzaj zastosowanego szablonu i warunki obrobki cieplnej, jak i stan
techniczny oraz szczelno$¢ uktadu piec—proznia.

Systematyczna eliminacja kolejnych zrodel niestabilno$ci procesu pozwolita
na zwigkszenie powtarzalnosci uzyskiwanych pian z poziomu ponizej 20% do okoto 70%.
Uzyskany poziom kontroli technologicznej umozliwil przeprowadzenie dalszych badan
wilasciwosci mikrostrukturalnych, elektrochemicznych i biologicznych w sposob spojny
I porownywalny, stanowigc solidng podstawe dla wnioskéw formutowanych w kolejnych

rozdziatach pracy.

Tabela 16.2 Zestawienie glownych problemow technologicznych, ich przyczyn oraz wdrozonych rozwigzan
podczas optymalizacji procesu wytwarzania pian zelaznych.

Zapadanie si¢

kolaps poréw;
deformacje podczas

odparowanie resztek
wody (ci$nienie
wewnetrzne); zbyt

podwadjne zanurzanie
W zawiesinie; suszenie

Problem Objawy{ Rzeczywista Zasto‘sowarje Efekt / poprawa
obserwacje przyczyna rozwiazanie
sygnaty polimerowe niepehna piroliza; . . L
. .| wwidmach Raman; ograniczone anal.lza' TGA’, petne usu_meme
Pozostatosci inkluzje odgazowanie: wydhuzenie etapow szablonu; brak
szablonu . L pirolizy; oddzielne sygnatow
. w strukturze; kondensacja . )
(melamina / PU) obnizona duktd lad programy polimerowych;
produktow rozktadu .
. temperaturowe jednorodna struktura
wytrzymato§é PU
gwaltowne

stabilne $ciany
poréw; zachowanie

spieku

obecnos$¢ tlenkow;
zbyt duze ziarna Fe

silnie redukujaca

struktury nagrzewania cienka warstwa Fe; 95°C /35 min geometrii szablonu
niestabilno$¢ matrycy
PVA
brak ciagtosci brak ef_ettyv_vnego . K
Struktura sypka, | strukturalnej; brak spiekana zastosowanie proszku ciggly, samonosny
: N w T < 1200°C; <10 um; atmosfera &> .
krucha cech metalicznego szkielet metaliczny

Silne utlenienie

szaro-czarne

zabarwienie;
matowa

powierzchnia

nieszczelnos¢ uktadu;
zasysanie powietrza;
utlenianie podczas
chtodzenia

uszczelnienie uktadu
(test pgcherzykowy);
stabilizacja
przeptywu;
Ar/Hz = 45:55

metaliczny potysk;
ograniczenie
wtornego utleniania

Gradient
utlenienia

zroznicowana barwa
i twardo$¢ probki

lokalne zaburzenia
atmosfery wynikajace
z nieszczelno$ci

uszczelnienie rury
kwarcowej i zlaczy

jednorodna redukcja
w catej objetosci

prébki
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17. Struktura i porowatos$¢ jako zmienne sterujace degradacja:

wyniki materialowe

17.1. Zalozenia i zakres analizy mikrostrukturalnej

Rozdziat ten pelni role fundamentu strukturalnego dla dalszej analizy kinetyki
degradacji i odpowiedzi biologicznej, porzadkujac wptyw architektury porowatej i sktadu
chemicznego pian zelaznych. Celem niniejszego rozdzialu jest kompleksowa ocena
mikrostruktury oraz rozmieszczenia pierwiastkdw w strukturach porowatych na bazie zelaza
otrzymanych metoda replikacji przestrzennej przy uzyciu szablonéw polimerowych. Analiza ta
stanowi istotny etap interpretacyjny pracy, poniewaz pozwala powigza¢ warunki
technologiczne procesu wytwarzania z rozdz. 16 z rzeczywistg strukturg materiatu, a nastgpnie
Z jego wiasciwosciami degradacyjnymi (rozdz. 18) i biologicznymi (rozdz. 19).

W szczeg6lnosci rozdzial ten odpowiada na nastepujace pytania badawcze:

e czy otrzymana struktura piany ma charakter jednorodny i ciagty,

e czy proces spiekania w stanie statym doprowadzit do skutecznego zespolenia ziaren

proszku zelaznego (w obserwowanej skali),

e czy domieszki stopowe (Mn, Cu) sa obecne W osnowie zelaza oraz jaki jest ich

rozktad przestrzenny i ewentualna segregacja/fazy wtdrne,

Struktura rozdziatu zostata tak zaprojektowana, aby najpierw zaprezentowad
mikrostruktur¢ wzorcowa pian z czystego zelaza, a nastgpnie omowi¢ wpltyw zastosowanego

szablonu (PU i melamina) oraz obecnosci pierwiastkow stopowych.

17.1.1. Przygotowanie probek do analiz SEM i EDX - rozréznienie trybow

obrazowania

Obrazy SEM prezentujace mikrostrukturg pian zelaznych (morfologi¢ $cian pordw,
topografi¢ powierzchni oraz stopien zespolenia ziaren) wykonano bezpo$rednio na fragmentach
probek, bez wczesniejszego zatapiania w zywicy. Probki stanowity naturalne przetomy
lub powierzchnie uzyskane przez delikatne odtamanie fragmentow piany, co pozwolito
obserwowac rzeczywistag morfologie szkieletu metalicznego. Obrazy SEM przedstawiajace
przekroje pian oraz mapy rozktadu pierwiastkéw (analizy EDX, BSE) wykonano na probkach
przygotowanych jako przekroje zalane Zzywica epoksydowa 1 nastgpnie mechanicznie
polerowane. Taki sposob preparatyki umozliwial uzyskanie stabilnej, plaskiej powierzchni

niezbe¢dnej do analiz sktadu i obserwacji wewnetrznej struktury piany.
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Ze wzgledu na wysoka krucho$¢ i porowatos¢ materiatlu, catkowite wyeliminowanie
sladow polerowania nie bylo mozliwe. W obrazach BSE widoczne sg lokalne rysy i smugi,
bedace artefaktem obrobki mechanicznej. Nie odzwierciedlaja one rzeczywistej mikrostruktury
pian i nie powinny by¢ interpretowane jako defekty materiatowe. Nie wptywaja jednak
na wiarygodno$¢ jakoSciowej 1 poélilosciowej oceny rozkladu pierwiastkow ani ogodlnej
jednorodnosci struktury.

Tym samym obrazy SEM powierzchniowe stanowig podstawe do analizy morfologii
1 mechanizmu spiekania, natomiast obrazy przekrojowe wraz z mapami EDX pozwalajg
na ocen¢ jednorodnosci chemicznej oraz sposobu rozmieszczenia dodatkéw stopowych

w osnowie zelaza.

17.2. Mikrostruktura pian z czystego zelaza na szablonie poliuretanowym

Mikrostruktura pian z czystego zelaza otrzymanych na szablonach poliuretanowych
stanowi punkt odniesienia dla dalszych analiz poréwnawczych. Struktura pian otrzymanych
na szablonie poliuretanowym zostata przyjeta jako uktad referencyjny, natomiast
mikroarchitektura pian melaminowych analizowana jest w ujeciu poréwnawczym, z uwagi
na jej wieksza heterogenicznos$¢ oraz rolg modyfikujaca przebieg degradacii.

Obserwacje SEM wykonane przy uzyciu detektora SE przedstawione na Rys. 17.1
ujawnity jednorodna, trojwymiarowa sie¢ otwartych porow potaczonych w regularny, ciagly
szkielet metaliczny. Pory wykazuja charakterystyczng geometri¢ odwzorowujaca topologie
pierwotnego szablonu PU, co potwierdza skuteczno$¢ procesu replikacji przestrzennej.
Srednica poréw miescita si¢ w zakresie 0,8—1,6 mm, co wskazuje na makroporowata, otwarta
architekture sprzyjajaca intensywnemu kontaktowi powierzchni metalu z otaczajacym
srodowiskiem. Rozklad poréw byt stosunkowo rownomierny, a ich granice dobrze

zdefiniowane, co potwierdza skutecznos$¢ procesu replikacji przestrzenne;.
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Rys. 17.1 Zestawienie obrazow SEM prezentujacych mikrostrukture szkieletu z czystego zelaza wykonang
na szablonie poliuretanowym. Cze$¢ obrazoéw opublikowano wezeéniej w [280].

Morfologia $cian porow odgrywa kluczowa role. Przy duzych powigkszeniach
obserwuje si¢ gladka, falista powierzchni¢ o cechach metalicznego mostkowania,
charakterystyczng dla spiekania w stanie statym [261]. Granice pierwotnych ziaren proszku sg
W znacznym stopniu zatarte, a struktura wykazuje oznaki zlania si¢ czastek w jednorodny
szkielet. Nie stwierdzono obecnosci luZnych, niezwigzanych ziaren,
co jednoznacznie potwierdza skuteczne zespolenie proszku podczas wygrzewania.

Taka mikrostruktura, korzystna pod wzgledem integralno$ci mechanicznej, moze
jednak prowadzi¢ do zwiekszonej ekspozycji powierzchni metalu oraz potencjalnie ogranicza¢
stabilizacj¢ warstw produktow korozji. Kwestie te zostang zweryfikowane w badaniach
degradacyjnych opisanych w rozdziale 18.

Nie zaobserwowano intensywnych mikropeknig¢ ani stref rozwarstwienia, co wskazuje
na stabilne warunki gradientu temperatury oraz skuteczng redukcje¢ tlenkéw powierzchniowych

w atmosferze H.. W niektérych obszarach widoczne sg lokalne mikropory wtorne,
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prawdopodobnie powstale w wyniku uwalniania gazéw podczas termicznego rozkladu
szablonu, jednak nie wptywaja one na ciggtos¢ konstrukcyjna.

Uzyskana mikrostruktura spetnia kryteria funkcjonalnej piany metalicznej: jest no$na,
jednorodna i1 pozbawiona defektow, ktore wykluczatlyby jg z dalszych badan degradacyjnych
i biologicznych. Obrazy SEM stanowig silny dowod, Zze zastosowana technologia umozliwia
otrzymanie materialu 0 stabilnej, powtarzalnej morfologii, istotnej z perspektywy
potencjalnych zastosowan biomedycznych.

Charakter mikrostruktury prob referencyjnych jest typowy dla pian uzyskanych
w procesie spiekania dyfuzyjnego, z dominujaca ciggloscia metalicznego szkieletu

oraz efektywnym polaczeniem ziaren proszku Fe.

17.2.1. Wplyw rodzaju szablonu na mikrostrukture¢ pian z czystego Fe

Poréwnanie mikrostruktur pian otrzymanych na szablonach poliuretanowych
I melaminowych ujawnia istotny wplyw charakteru no$nika polimerowego na koncowa
morfologie¢ szkieletu metalicznego.

Szablony poliuretanowe maja elastyczng strukture¢ komérkowa i1 stopniowo ulegaja
rozktadowi termicznemu [441], [442], co sprzyja réwnomiernemu odstanianiu pordéw
i stabilnemu osadzaniu proszku zelaznego. W efekcie powstaja struktury o gtadkich $cianach,
jednolitym rozktadzie porow 1 wysokiej cigglosci szkieletu.

W przypadku melaminy degradacja szablonu przebiega gwattowniej, a materiat kruszy
si¢ 1 fragmentuje w wyzszych temperaturach [443], [444]. W obrazie SEM pian Zelaznych
na szablonie melaminowym (Rys. 17.2) widoczne sa:

e wigksza nieregularno$¢ geometrii poroéw,

e zwigkszona chropowatos¢ $Scian,

e lokalna obecno$¢ aglomeratow oraz mikrodefektow,

e mniej homogeniczny rozktad grubosci $cian poroéw.

W probkach wykonanych na melaminie obserwuje si¢ takze wigksza zmienno$é
topografii. Obok obszaréw poprawnie zespolonych wystepujg fragmenty o wyraznie porowatej,
ziarnistej strukturze, co $wiadczy o mniej efektywnym procesie dyfuzji powierzchniowe;.
Granice migdzy ziarnami sg lokalnie bardziej czytelne, co sugeruje niepelne scalenie

w poréwnaniu do struktur PU.
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Rys. 17.2 Zestawienie SEM o roznej rozdzielczo$ci przedstawiajace piany zelazne na szkielecie melaminowym.
Cze$¢ obrazéw opublikowano wezesniej w [280].

Roéznice te nie wynikaja z parametréw spiekania ani charakterystyki proszku,
lecz bezposrednio z odmiennej kinetyki degradacji szablonéw i mechaniki ich rozktadu. Typ
szablonu jest wiec istotnym czynnikiem determinujagcym mikrostrukturg pian metalicznych.
Jego dobor wptywa nie tylko na geometrie¢ makroporow, ale takze na jako$¢ zespolenia czastek
w skali mikro.

Pod wzgledem integralnosci morfologicznej i jednorodnosci geometrycznej bardziej
uporzadkowana struktur¢ maja probki wykonane na szablonie PU. Charakteryzujg si¢ ciagglym
szkieletem 1 nizszym udzialem defektow.

Poréwnanie to potwierdza, ze optymalizacja procesu wymaga nie tylko kontroli
atmosfery 1 temperatury, ale takze $wiadomego doboru materialu szablonowego jako
integralnej czgsci systemu technologicznego.

Analiza mikrostrukturalna wykazata, ze dla pozniejszych wtasciwosci degradacyjnych
kluczowe znaczenie ma nie tylko stopien zespolenia ziaren, ale przede wszystkim architektura
geometryczna determinowana typem szablonu. Cienko$cienne, jednorodne struktury PU

sprzyjaja intensywnemu transportowi jonow i szybkiemu odstanianiu $wiezych powierzchni
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metalu. Z kolei bardziej zroznicowana struktura melaminowa, mimo wigkszej chropowatosci,
lepiej stabilizuje warstwy produktéw korozji i przechodzi w rezim cze$ciowo pasywny.

Nalezy podkresli¢, ze architektura o duzych, regularnych porach (0,8-1,6 mm)
1 wysokiej otwartosci, typowa dla pian PU, jest morfologicznie blizsza strukturom gabczastym
kosci niz srodowisku naczyniowemu [445]. Taka makroporowato$¢ sprzyja osteointegracji
I przerastaniu tkanki kostnej [446], [447], jednak w implantach naczyniowych moze prowadzi¢
do nadmiernej destabilizacji mechanicznej i przyspieszonej degradacji. W stentach
naczyniowych pozadana jest bardziej zwarta, regularna mikroarchitektura o mniejszych porach,
sprzyjajaca stabilnosci strukturalnej i kontrolowanej bioresorpcji.

W przeciwienstwie do struktur z szablonu PU, mikroarchitektura pian melaminowych
o mniejszych porach i1 wigkszej zwartosci szkieletu moze by¢ bardziej odpowiednia
do wybranych zastosowan naczyniowych. Taki typ struktury sprawdzi si¢ jako bioresorbowalne
rusztowanie $ciany naczynia, szczegélnie w obszarach o umiarkowanym obcigzeniu
hemodynamicznym, gdzie wazny jest kompromis migdzy stabilno$cia mechaniczna,

kontrolowang degradacja 1 integracja z komdrkami $rodbtonka.

17.3. Obecnos$¢ wegla w analizie EDX — interpretacja

Analiza sktadu pierwiastkowego metoda EDX przeprowadzona dla pian z czystego
zelaza, przedstawiona na Rys. 17.5, wykazala lokalnie podwyzszone sygnaty wegla. W analizie
potilosciowej EDX moga one osiaga¢ wartosci rzedu kilku—kilkunastu at.%. Ze wzgledu
na ograniczenia metody EDX w oznaczaniu pierwiastkow lekkich, wartosci te majg charakter
orientacyjny i nie powinny by¢ interpretowane jako rzeczywisty sktad objetosciowy materiatu.

Taka zawarto$¢ nie jest charakterystyczna dla czystego Fe i sugeruje istnienie

zewngtrznego zrodla tego pierwiastka, niezwigzanego z uzytym proszkiem metalicznym.

197



Zliczenia / kanat

1000 .

500 |-

0 2 - 6 8 10
Energia (keV)

Rys. 17.3 Obrazy SEM oraz analiza EDX przekroju pian z czystego zelaza przygotowanych metoda replikacji
na szablonach poliuretanowym i melaminowym. Probki zatopiono w zywicy epoksydowej i poddano
polerowaniu w celu uzyskania ptaskiej powierzchni przekroju. (a) Obraz SEM (detektor SE) przedstawiajacy
mikrostrukture szkieletu metalicznego po przygotowaniu metalograficznym. (b) Mapa dystrybucji zelaza (Fe)
potwierdzajgca jednorodne rozmieszczenie pierwiastka W obrebie struktury oraz brak lokalnej segregacji.
(¢) Mapa dystrybucji pozostato$ci wegla, ktorych pochodzenie wyjasniono w roz. 17. (d) Widmo EDX
potwierdzajace dominujacy udziat Fe oraz obecnos¢ C i niewielkich ilosci tlenu, wskazujgcych na §ladowe
produkty utlenienia i pozostatosci organiczne.

Wyraznie wigkszg ilo$¢ wegla zarejestrowano w probkach wytworzonych na szablonie
melaminowym w poréwnaniu z probkami opartymi na strukturze poliuretanowej. Wynika to
z odmiennego mechanizmu degradacji termicznej melaminy, ktory jest bardziej gwaltowny
1 sprzyja powstawaniu trwalych, zweglonych pozostatosci osadzajacych si¢ na powierzchni
formujacego si¢ szkieletu metalicznego. Produkty te mogg ulega¢ wtornej karbonizacji,
szczegolnie w obszarach o ograniczonej dyfuzji gazow, takich jak wngtrza porow i strefy styku
ziaren, co potwierdzajag widma Ramana (rozdz. 17.7).

W przypadku szablonéw PU proces rozkladu przebiega bardziej kontrolowanie
| stopniowo, co sprzyja skuteczniejszemu usuwaniu produktéw pirolizy i ogranicza zweglanie
powierzchni metalu. Ta rdéznica thumaczy obserwowany kontrast w intensywnosci sygnatow
wegla pomiedzy badanymi seriami probek.

Nie mozna catkowicie wykluczy¢ udzialu weglowych osadow pochodzacych

z atmosfery procesowej, jednak dominujgcym zrédtem wegla sg produkty termicznej degradacji
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szablonéw  polimerowych, szczegélnie melaminy. To potwierdza, ze nawet
w zoptymalizowanych warunkach technologicznych catkowite usunigcie produktéw degradacji
szablonu jest trudne i stanowi kompromis miedzy skuteczno$cig wypalenia a zachowaniem
integralnosci strukturalnej piany.

Z punktu widzenia funkcjonalnego obecno$¢ resztkowego wegla moze lokalnie
modyfikowaé¢ wlasciwosci elektrochemiczne powierzchni, prowadzac do powstawania
mikroobszaréw o zmienionym potencjale, sprzyjajacych inicjacji heterogenicznych procesow
korozyjnych, co zostanie zweryfikowane w rozdz. 18. Moze to wptywac na lokalng dynamike
degradacji oraz charakter warstwy produktow korozji. W kontek$cie zastosowan
biomedycznych wegiel moze takze zmienia¢ charakter interakcji material—$rodowisko
biologiczne, modyfikujac adsorpcje biatek oraz poczatkowa odpowiedz komodrkowa, co nalezy
uwzglednié przy interpretacji wynikow badan biologicznych i degradacyjnych.

Jednoczesnie jednorodnosé rozktadu zelaza potwierdzona mapowaniem EDX wskazuje
na prawidtowy przebieg procesu spiekania i utworzenie ciagltego, zintegrowanego szkieletu
metalicznego. Obecno$¢ wegla nalezy traktowac jako efekt technologicznego kompromisu
migdzy skutecznym usuwaniem szablonu a zachowaniem stabilno$ci mechanicznej
i morfologicznej pian zelaznych. Zaobserwowane pozostalosci wegla to element
mikrochemicznego tla struktury, ktory nie dominuje sktadu materiatu, lecz moze lokalnie
modulowaé przebieg procesoOw degradacyjnych i1 odpowiedZ biologiczng analizowane

w kolejnych rozdziatach.

17.4. Mikrostruktura pian stopowych Fe—Mn i Fe—Cu — analiza SEM

Obrazy SEM pian otrzymanych ze stopéw Fe—Mn oraz Fe—Cu, analizowane zaréwno
w skali makro-, jak i mikrostrukturalnej przedstawione zbiorczo na Rys. 17.4, nie ujawnity
istotnych réznic morfologicznych w poréwnaniu do pian z czystego zelaza wytwarzanych
w analogicznych warunkach technologicznych. Niezaleznie od rodzaju zastosowanego dodatku
stopowego oraz jego zawarto$ci, badane struktury charakteryzowaty si¢ typowa dla spiekanych
pian metalicznych, trojwymiarowa sieciag potaczonych §cian porow 0 nieregularnym,

gabczastym charakterze oraz zachowanej ciggtosci szkieletu.
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Rys. 17.4 Zestawienie obrazow o réznej rozdzielczo$ci SEM probek FeMn (a — b) oraz FeCu (c — d).
Cze$¢ obrazoéw opublikowano wezesniej w [280].

Powierzchnie $cian porow wykazywaly jednorodng morfologie, bez obecnosci luznych,
niezwigzanych ziaren proszku, stref porowatosci pierwotnej ani wyraznych obszarow
niezespolonych. Swiadczy to 0 skutecznym przebiegu procesu spiekania w stanie statym
rowniez W obecnosci pierwiastkow stopowych. Na dostepnych powigkszeniach nie
odnotowano istotnych zmian w zakresie wielko$ci pordéw, stopnia zespolenia czastek
ani charakteru chropowato$ci powierzchni w stosunku do pian z czystego Fe.

Zarowno mangan, jak i miedz nie tworzyly morfologicznie rozréznialnych faz wtornych
widocznych w obrazie SEM. Brak wyraznego kontrastu fazowego pomiedzy osnowag
a ewentualnymi obszarami wzbogaconymi w pierwiastki stopowe sugeruje, ze dodatki te
wystepuja gtdéwnie W postaci roztworéw statych w osnowie zelaza lub w formie dyspersyjnej
0 rozmiarach ponizej granicy rozdzielczosci detektora SE.

W przypadku stopéw Fe-Mn obserwacje te sg zgodne z wysokg rozpuszczalnos$cig
manganu w zelazie i jego tendencja do homogenicznych roztwordw substytucyjnych, ktdre nie
powoduja zmian w topografii powierzchni w skali obserwowalnej mikroskopowo. Rowniez

w probkach Fe—Cu, pomimo ograniczonej rozpuszczalno$ci miedzi W zelazie, opisanej
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w rozdziale 11.3.4 w SEM nie stwierdzono wizualnych oznak segregacji czy formowania
odrgbnych wydzielen.

Uzyskane obrazy SEM wskazuja, ze zastosowane dodatki stopowe nie modyfikujg
istotnie geometrii poréw ani architektury strukturalnej pian, a mikrostruktura koncowa jest
w dominujagcym stopniu determinowana przez parametry procesu replikacji 1 Spiekania
oraz charakter zastosowanego szablonu porotworczego, a nie przez sam sktad chemiczny stopu.

Oznacza to, ze obserwowane W dalszych rozdziatach roznice w Kinetyce degradacji
stopow Fe-Mn i Fe—Cu majg charakter przede wszystkim elektrochemiczny, a nie
morfologiczny, co wzmacnia interpretacj¢ mechanizméw korozyjnych przedstawionych

W cze¢sci degradacyjnej pracy.

17.5. Rozklad pierwiastkow stopowych w pianach Fe-Mn, Fe—Cu

oraz Fe-Ag — analiza EDX (mapowanie BSE)

Mapowanie pierwiastkowe EDX w trybie BSE umozliwito jako$ciowa oceng
rozmieszczenia dodatkow stopowych w $cianach szkieletu pian zelaznych. Analizie poddano
piany Fe-Mn i Fe—Cu oraz probke Fe—Ag przygotowana jako material poréwnawczy,
ilustrujacy zachowanie pierwiastka o ograniczonej mieszalnosci z zelazem.

Nalezy podkresli¢, ze analiza EDX jest lokalna i1 poélilosciowa, a uzyskane mapy
odzwierciedlajg rozktad pierwiastkow w analizowanym obszarze mikrostruktury. Brak
segregacji w mapach EDX oznacza brak wyraznych koncentracji w skali rozdzielczosci
metody, a nie jednoznaczne potwierdzenie charakteru wigzania pierwiastka w sieci

krystalicznej.

Uklad Fe-Mn

W pianach Fe-10Mn obraz BSE ujawnia ciagly, jednorodny szkielet metaliczny bez
kontrastu wskazujacego na obecno$¢ faz wtornych. Mapa dystrybucji zelaza potwierdza
integralno$¢ osnowy w analizowanym polu, a mapa manganu wykazuje sygnat rozproszony

w $cianach poroéw, bez wyraznych lokalnych obszar6w wzbogacenia (Rys. 17.5).
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Rys. 17.5 Mapy EDX piany Fe—10Mn uzyskanej metoda replikacji: obrazy SEM w trybie BSE
oraz mapy pierwiastkowe przedstawiajace rozktad Fe i Mn. @) Obraz BSE prébki PU b) mapa EDX
rozmieszczenia zelaza w probce ¢) mapa EDX rozmieszczenia manganu w probce.

Jednorodny charakter dystrybucji manganu wskazuje, ze jego obecno$¢ nie prowadzi
do lokalnego zroznicowania mikroarchitektury elektrochemicznej piany, lecz powoduje
globalng modyfikacje wtasciwosci osnowy zelaznej. W konsekwencji wplyw Mn na degradacje
materiatu realizuje si¢ poprzez przesunigcie potencjatu calej powierzchni szkieletu, a nie
poprzez inicjacj¢ punktowych procesow korozyjnych. Taki mechanizm sprzyja bardziej
przewidywalnemu i przestrzennie jednorodnemu przebiegowi degradacji, co stanowi istotne
odniesienie dla interpretacji wynikéw immersyjnych i elektrochemicznych przedstawionych
w rozdz. 18.

Obserwowana jednorodnos$¢ rozmieszczenia manganu oraz brak wydzielen fazowych
stanowig bezposrednie potwierdzenie mechanizmu stopowania homogenizacyjnego opisanego
w rozdz. 11.3.1. Wyniki mikroanalizy EDX empirycznie potwierdzaja, ze Mn w badanych
pianach pelni rolg stabilizatora roztworu statego, modyfikujac wtasciwosci elektrochemiczne
osnowy Fe w sposob globalny, a nie lokalny. Taki sposob integracji pierwiastka stopowego jest

zgodny z literaturowymi modelami degradacji stopow Fe—Mn w $rodowiskach fizjologicznych.
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Uklad Fe-Cu

W probkach Fe-Cu mapa dystrybucji miedzi wykazuje odmienny charakter. Oprocz
rozproszonego sygnatu Cu W obrebie szkieletu widoczne sg lokalne obszary 0 podwyzszone;j
intensywnosci, interpretowane jako mikrostrefy wzbogacone w miedz (Rys. 17.6). Obszary te

maja charakter punktowy i nieregularny, nie tworza jednak ciagtych wydzielen fazowych.

Rys. 17.6 Obraz BSE (b) oraz mapa EDX (a) przedstawiajace rozktad zelaza i miedzi w pianie Fe-5%Cu.
Sygnal miedzi wykazuje rozproszenie zgodne z morfologia szkieletu zelaznego, ale z widocznymi obszarami
segregacji fazowej i skupiskami o0 podwyzszonej zawarto$ci.

Charakter dystrybucji miedzi obserwowany w mapach EDX odpowiada modelowi
heterogenicznego stopowania Fe—Cu, omoéwionemu w rozdz. 11.3.4. Lokalna segregacja Cu
oraz brak pelnej mieszalno$ci z osnowa Fe sprzyjaja formowaniu mikroogniw galwanicznych,
w ktorych miedz petni funkcje lokalnych katod.

Takie mikroskopowe obszary wzbogacone w Cu moga petni¢ role lokalnych katod
wzgledem osnowy zelaznej, sprzyjajac inicjacji mikroogniw galwanicznych i punktowej
intensyfikacji proceséw anodowych. W rezultacie degradacja stopéw Fe—Cu jest bardziej
heterogeniczna, co bezposrednio odzwierciedla si¢ w obserwowanej dynamice i lokalizacji

procesow korozyjnych w dalszych badaniach.

Uklad Fe-Ag — probka poréwnawcza

Probka zawierajagca srebro wykazuje odmienny charakter. Mapy EDX pokazuja
wyrazne, punktowe obszary o wysokiej koncentracji Ag, jednoznacznie odseparowane
od osnowy zelaznej (Rys. 17.7). Obszarom tym odpowiadajg jasne fragmenty w obrazie BSE,

co wskazuje na obecnos¢ odrgbnych faz bogatych w srebro.
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Rys. 17.7 Mapy EDX piany Fe-Ag — prébka poréwnawcza. Obraz SEM w trybie BSE oraz mapy dystrybucji
zelaza i srebra w probce Fe—Ag. a) dystrybucja zelaza, b) dystrybucja dystrybucja tlenu c) dystrybucja srebra.

Wyrazna separacja fazowa srebra i obecno$¢ ostrych granic wydzielen potwierdzaja
mechanizm mikrogalwanicznego przyspieszenia korozji opisany w rozdz. 11.4. Probka Fe—Ag
to modelowy przyktad ukladu, w ktérym brak kompatybilno$ci chemicznej pierwiastka
stopowego z osnowa Fe prowadzi do silnej lokalizacji procesoéw anodowych. Wyniki te sa
punktem odniesienia dla interpretacji subtelniejszych efektéw mikrogalwanicznych

obserwowanych w stopach Fe—Cu.

17.5.1. Interpretacja poréwnawcza

Analiza map EDX dla badanych ukladow stopowych wykazuje, ze rozmieszczenie
dodatkéw stopowych w pianach zelaznych istotnie zalezy od rodzaju pierwiastka. Mangan
wykazuje jednorodny rozktad w obrebie szkieletu, miedZ wykazuje tendencje do lokalnej
segregacji, natomiast srebro charakteryzuje si¢ wyrazng separacja fazowa.

Zaobserwowane roznice nie wptywaja na globalng architekture pian ani na cigglosé¢
szkieletu metalicznego, jednak istotnie modyfikujg lokalne warunki elektrochemiczne
powierzchni. W konsekwencji stanowig kluczowy czynnik determinujacy charakter
oraz jednorodno$¢ degradacji korozyjnej, co potwierdzaja wyniki przedstawione w rozdziale
18.

Zestawienie wynikow analiz EDX dla uktadow Fe—Mn, Fe—Cu i Fe—Ag jednoznacznie
wskazuje, ze sposob oddzialywania pierwiastkow stopowych z osnowg zelazng odpowiada

trzem odmiennym modelom modyfikacji degradacji opisanym w czeSci teoretycznej:
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stopowanie homogenizacyjne (Fe—Mn), stopowanie heterogeniczne oparte na mikrosegregacji
(Fe—Cu) oraz silne mikroogniwa galwaniczne wynikajace z separacji fazowej (Fe—Ag).
Mikrostrukturalne réznice ujawnione metoda EDX stanowig bezposrednie ogniwo laczace
koncepcje materiatowe przedstawione w rozdziatach 11.3-11.4 z rdéznicami w Kinetyce

i mechanizmie degradacji badanych pian zelaznych obserwowanymi w rozdz. 18.

17.5.2. Analiza skladu chemicznego pian — widma EDX

Analiza widm EDX przedstawionych na Rys. 17.8 stanowi uzupelnienie wczesniej
omoéwionych map dystrybucji pierwiastkow. Umozliwia jednoznaczng identyfikacje obecnych
dodatkéw stopowych oraz potwierdza, ze obserwowane na mapach kontrasty przestrzenne

wynikaja z rzeczywistych rdznic sktadu chemicznego, a nie z artefaktéw obrazowania.
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Rys. 17.8 Zestawienie EDX dla prébek z zelaza stopowanych (a) manganem, (b) miedzig i (c) srebrem.
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Widma EDX wykonane punktowo dla pian z czystego Fe oraz stopéw Fe—Mn (3%),
Fe—Cu (5%) i Fe—Ag (5%) potwierdzajg skuteczne wprowadzenie pierwiastkow stopowych
do struktury materiatu. Wyniki te wskazujg rowniez na zréznicowany sposéb oddziatywania
tych pierwiastkéw z osnowa zelazng.

W przypadku czystego Fe (Rys. 17.3d) dominujg intensywne piki zelaza, a jednoczes$nie
obecny jest sygnat wegla. Obserwacja ta jest zgodna z wczesniejszymi wynikami dotyczacymi
pozostatosci po degradacji szablonu polimerowego.

Widmo probki Fe—-Mn (Rys. 17.8a) wykazuje obecno$¢ charakterystycznych pikow
manganu, ktérych intensywnos$¢ odpowiada projektowanemu sktadowi stopu. Brak sygnalow
faz wtornych oraz zgodnos$¢ z mapami dystrybucji EDX wskazuja, ze Mn zostal efektywnie
wbudowany w sie¢ krystaliczng Fe, tworzac stabilny roztwor staly typu substytucyjnego. Taki
sposob integracji potwierdza wysoka kompatybilnos$¢ chemiczng manganu z osnowg zelazna.

W prébce Fe-Cu (Rys. 17.8b) widoczna jest wyrazna obecnos$¢ pikow miedzi, jednak
analiza w potaczeniu z mapami rozktadu pierwiastkéw wskazuje na cze$ciowa niejednorodnosé
jej rozmieszczenia. Ograniczona rozpuszczalnos¢ Cu w Fe skutkuje metastabilnym
charakterem dyspersji, z tendencja do lokalnej segregacji i powstawania mikroskopowych
obszaréw o podwyzszonej zawarto$ci miedzi.

Probka Fe-Ag (Rys. 17.8c) wykazuje najbardziej odmienny charakter, a obecno$é¢
srebra potwierdzona jest przez wystepowanie charakterystycznego piku Ag Lo 0 niskiej
intensywno$ci w widmie EDX. Staby sygnal srebra wynika z jego lokalnego, punktowego
rozmieszczenia w strukturze oraz ograniczonego udziatu objgtosciowego, co jest zgodne
z obserwowang na mapach EDX wyrazng segregacja Ag w postaci dyskretnych wydzielen
fazowych. Warto podkresli¢, ze widma EDX maja charakter lokalny, a intensywnos$¢ sygnatu
srebra silnie zalezy od polozenia punktu analizy wzgledem wydzielen Ag. To wyjasnia
rozbiezno$¢ pomiedzy wyrazng segregacja obserwowang na mapach pierwiastkowych a niska
intensywnoscig piku Ag w analizie punktowe;j.

Poréwnawcza analiza widm EDX jednoznacznie wskazuje, ze skutecznos¢ integracji
pierwiastkow stopowych z Zelazem zalezy nie tylko od podobienstwa promieni atomowych,
ale przede wszystkim od parametrow termodynamicznych, takich jak energia swobodna
mieszania, charakter wigzan metalicznych oraz przebieg diagraméw fazowych poszczegdlnych
uktadow. Czynniki te determinujg zardéwno mikrostrukture stopow, jak 1 ich pdzniejsze

zachowanie elektrochemiczne w §rodowisku korozyjnym.
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17.6. Zintegrowana analiza porowatosci pian zelaznych

17.6.1. Porowatos$¢ calkowita pian — metoda Archimedesa (badanie wstepne)

Pierwszym etapem analizy struktury porowatej pian zelaznych bylo wyznaczenie ich
porowato$ci catkowitej metoda wypornosciowa oparta na prawie Archimedesa. Metoda ta
pozwala na ocen¢ udziatu fazy porowatej przez porOwnanie gestosci pozornej piany z gestoscia
teoretyczng litego zelaza. Uzyskane wartosci porowatosci stanowig punkt odniesienia
do dalszych analiz morfologicznych oraz interpretacji obserwacji mikrostrukturalnych (SEM)
1 wynikéw degradacji omawianych w kolejnych rozdziatach.

Pomiar polegal na wyznaczeniu masy probki suchej, nasyconej ciecza oraz zanurzonej,
co umozliwito obliczenie objetosci pozornej i udziatu porow dostgpnych dla medium
pomiarowego. Metoda Archimedesa ocenia wylacznie porowato$¢ otwartg i nie uwzglednia
porow zamknigtych ani ztozonej topologii przestrzennej, co jest istotnym ograniczeniem
w przypadku pian metalicznych o hierarchicznej strukturze porow.

Wyniki wykazaty wyrazne rdznice w porowatosci pian w zaleznoS$ci od zastosowanego
szablonu:

e dla pian otrzymanych na bazie szablonu poliuretanowego (PU) porowato$é

wyniosta okoto 84%,
e dla pian formowanych z wykorzystaniem szablonu melaminowego porowato$¢
wyniosta okoto 76%.

Roznice te wynikajg gtéwnie z architektury przestrzennej i morfologii szablondw, a nie
z ich wilasciwosci chemicznych. Kluczowe znaczenie maja liczba poréw na cal (PPI), stopien
potaczenia, grubo$¢ zeber oraz stabilno$¢ strukturalna szablonu podczas impregnacji i obrobki
cieplnej.

Szablon PU (15 PPI) zastosowany w pracy miat bardziej otwarta, regularng 1 elastyczng
strukturg komodrkowa, co sprzyjato lepszemu odwzorowaniu geometrii pordw i uzyskaniu pian
o wysokiej porowato$ci. Natomiast szablon melaminowy, o wigkszej sztywno$ci i nieregularne;
strukturze, wykazywat ograniczong zdolno$¢ do wiernej replikacji, co prowadzito do nizszej
porowatosci 1 grubszych elementoéw szkieletu.

Z perspektywy funkcjonalno$ci biomateriatowej roznice te sa istotne: wysoka
porowato$¢ sprzyja transportowi masy i przyspiesza degradacje elektrochemiczng, natomiast
bardziej zwarta struktura zwigksza stabilnos¢ warstwy produktow korozji. Wyniki te sg zgodne

z wezesniejszymi obserwacjami dotyczacymi kinetyki degradacji pian PU i Mel.
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Uzyskane warto$ci porowatosci nalezy traktowac jako dane orientacyjne i punkt wyjscia
do dalszej analizy struktury porowatej. Metoda Archimedesa nie dostarcza informacji
o rozktadzie wielkosci porow, ich ksztatcie ani stopniu polaczenia, dlatego w dalszej czgsci
pracy zastosowano uzupeiniajagce metody: analiz¢ obrazu SEM z uzyciem binaryzacji

oraz niskotemperaturowg adsorpcj¢ azotu.

Ograniczenia metody Archimedesa i uzasadnienie zastosowania metod uzupelniajacych

Metoda Archimedesa, mimo swojej prostoty i powtarzalnosci, umozliwia oceng jedynie
porowatosci otwartej. Nie uwzglednia poréw zamknigtych ani ztozonej geometrii przestrzenne;j
pian metalicznych, co moze prowadzi¢ do uproszczenia obrazu struktury porowatej i zanizenia
rzeczywistej porowatosci catkowite;.

Ponadto metoda ta nie pozwala na analize rozktadu wielkosci porow, ich ksztaltu
ani topologii potaczen. Sa to cechy kluczowe dla wiasciwosci mechanicznych, transportowych
i degradacyjnych pian, szczego6lnie w konteks$cie potencjalnych zastosowan implantacyjnych.

W celu uzyskania petniejszej charakterystyki struktury porowatej przeprowadzono
dodatkowo:

e iloSciowa analiz¢ makroporowatosci na podstawie przekrojow SEM

z wykorzystaniem metody binaryzacji obrazu,

e analiz¢ porowato$ci $cian szkieletu metoda niskotemperaturowej adsorpcji azotu.

Dzigki temu mozliwa byla wieloskalowa ocena struktury porowatej, obejmujaca
zaroOwno makropory wyznaczone przez geometri¢ szablonu, jak i mikropory w $cianach

szkieletu metalicznego, istotne dla degradacji i interakcji z ptynem biologicznym.

17.6.2. Porowato$¢ makro — analiza obrazu i binaryzacja

Do analizy porowato$ci makro wykorzystano obrazy SEM powierzchni pian
otrzymanych na szablonie poliuretanowym (PU) oraz melaminowym, zarejestrowane przy
réznych powigkszeniach obejmujacych skale makro- i submakro. Obrazy przetwarzano
w programie GIMP poprzez konwersj¢ do skali szaro$ci, a nastgpnie progowanie intensywnosci
(thresholding) w celu uzyskania obrazu binarnego, w ktérym:

e obszary czarne odpowiadaly przestrzeni porowatej,

e obszary biate — fazie metalicznej.

Udzial poréw okreslono jako procentowy udzial pikseli czarnych w catkowitej
powierzchni analizowanego obrazu. Kompilacj¢ analiz przedstawiono obrazowo W postaci
Rys. 17.9 — dla prébek PU oraz Rys. 17.10 dla probek Mel.
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Piany replikowane na szablonie poliuretanowym (PU)

Dla pian uzyskanych na szablonie PU zaobserwowano wyrazng zalezno$¢ udziatu fazy
porowatej od skali obserwacji, co wskazuje na hierarchiczny charakter struktury porow.

Uzyskane warto$ci udzialu porow wyniosty $rednio:

e 250 um — 39,8% obszardw czarnych

e 25 pum — 11,9% obszaréw czarnych

e 10 um — 11,9% obszaréw czarnych

Wysoka warto$¢ W skali 250 um odzwierciedla obecno$¢ duzych, regularnych kanatow
makroporowych, stanowigcych odwzorowanie geometrii otwartokomérkowej szablonu PU.
Z kolei wyrazny spadek udziatu poréw przy mniejszych powigkszeniach wskazuje, ze §ciany
szkieletu metalicznego sg relatywnie zwarte, Z ograniczong liczbg poréw wtornych.

Oznacza to, ze porowatos$¢ pian PU ma charakter gtdéwnie makrostrukturalny, natomiast
mikroporowatos$¢ $cianek jest niewielka i zwigzana gtoéwnie z defektami procesu spiekania

oraz lokalnymi nierownosciami powierzchni.
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Ciemne punkty: 11.9%
Powiekszenie: 25 pm
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Rys. 17.9. Porowato$¢ makro szablonu poliuretanowego (PU) — analiza obrazu i binaryzacja. Zestawienie
obrazéw SEM powierzchni szablonu PU oraz ich binarnych odpowiednikow uzyskanych metoda progowania
w programie GIMP. Czarne obszary odpowiadaja porom, biate — fazie stalej materiatu.
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Piany replikowane na szablonie melaminowym

W przypadku pian wykonanych na szablonie melaminowym uzyskano nast¢pujace
srednie wartosci udziatu obszarow porowate:

e 1mm—11,9%

e 100 uym — 21,2%

e 50 um — 14,9%

AT
<, . né'Ly
'k . ' i’xﬂg‘ Powiekszenie: 100 pm

. A% _ Ciemne punkty: 14.9%

Sy -4,).’ Powiekszenie: 50 pm

Rys. 17.10 Porowato$¢ makro szablonu melaminowego — analiza obrazu i binaryzacja. Zestawienie obrazéw
SEM powierzchni szablonu melaminowego oraz odpowiadajacych im obrazow po binaryzacji. Czarne pola
odpowiadajg przestrzeni porowatej, biale — fazie state;j.
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W skali makro (I mm) porowato$¢ powierzchniowa jest zblizona do wartosci
obserwowanych dla pian PU, jednak analiza przy mniejszych powigkszeniach ujawnia
zasadnicze roznice W charakterze struktury.

Stosunkowo wysoki udzial fazy porowatej przy 100 um oraz utrzymujgca si¢
porowato$¢ przy 50 um $wiadcza 0 bardziej rozwini¢tej porowatosci submakro oraz wigkszej
chropowatos$ci $cianek. Struktura ta zawiera wigcej lokalnych pustek, mikroszczelin
I nieregularno$ci geometrycznych, co wskazuje na mniej jednorodne zespolenie proszku

w trakcie spiekania.

Interpretacja poréwnawcza

Zestawienie wynikoOw analizy porowatosci jednoznacznie wskazuje, ze typ
zastosowanego szablonu determinuje nie tylko catkowita porowato$¢ piany metaliczne;,
lecz rowniez charakter jej struktury w réznych skalach obserwacji.

Szablon PU prowadzi do powstania pian o:

e wyraznie rozwini¢tej porowato$ci makro, zwigzanej Z obecno$cig duzych,

regularnych kanatow

e stosunkowo zwartych $ciankach porow,

e ograniczonej liczbie porow wtdérnych w skali mikro i submakro.

Z Kolei szablon melaminowy generuje piany charakteryzujace sie:

e porowato$cig makro poréwnywalng do struktur PU,

e Dbardziej nieregularnymi, chropowatymi i lokalnie porowatymi $ciankami,

e wigkszym udziatem mikroporéw oraz lokalnych nieciaglosci w obrebie szkieletu

metalicznego.

Zaobserwowane roznice wynikajg bezposrednio z odmiennej morfologii surowych
szablonow. Melamina posiada bardziej zlozona, drobnoziarnista powierzchni¢ oraz mniej
jednorodna strukture przestrzenna, co podczas procesu replikacji przeklada si¢ na powstawanie
bardziej heterogenicznego i morfologicznie zréznicowanego szkieletu metalicznego.
W przeciwienstwie do niej struktura PU sprzyja jednolitemu osadzaniu proszku i stabilnemu

formowaniu ciaglych $cian porow.

Ograniczenia metody binaryzacji
Nalezy podkresli¢, ze analiza binaryzacji oparta na obrazach 2D ma charakter
przyblizony i przedstawia jedynie przekroj struktury w danej ptaszczyznie. Metoda ta:

e nie pozwala na rozrdznienie poréw otwartych i zamknigtych,
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e nie odwzorowuje rzeczywistej geometrii poréw w trzech wymiarach,

e jest wrazliwa na dobor progu jasnosci oraz jako$¢ obrazu wejsciowego.

Pomimo tych ograniczen binaryzacja stanowi cenne narzedzie wspomagajace,
pozwalajace na jako$ciowo-iloSciowa ocene rozktadu faz porowych oraz poréwnanie cech
topologicznych pian uzyskanych z réznych typow szablonow. W polaczeniu z metoda
Archimedesa oraz analizg SEM umozliwia ona spdjne i wieloskalowe zobrazowanie struktury

porowatej badanej prébki.riatu.

17.6.3. Mikro- i mezoporowatos¢ — adsorpcja azotu (BET)

W celu uzupehnienia charakterystyki porowatosci pian zelaznych o zakres mikro-
i mezoporow przeprowadzono niskotemperaturowa adsorpcj¢ azotu W temperaturze 77 K.
Metoda ta pozwala na ocen¢ powierzchni wtasciwej materiatu oraz identyfikacje obecnosci
pordw 0 rozmiarach ponizej 50 nm, ktoére nie sg mozliwe do uchwycenia ani metoda
Archimedesa, ani analiza obrazu SEM [448]. Parametry te majg szczegoélne znaczenie
w kontek$cie materialow biomedycznych, poniewaz powierzchnia wlasciwa oraz obecnosé¢
mezoporow determinuja zdolno$¢ do adsorpcji jondw, biatek oraz lokalng kinetyke procesow

elektrochemicznych zachodzacych na granicy faz materiat—elektrolit.

Izotermy adsorpcji—desorpcji azotu — charakterystyka porowato$ci powierzchniowej pian
zelaznych

W  celu scharakteryzowania porowatosci powierzchniowej oraz rozwinigcia
powierzchni wilasciwej pian zelaznych wykonano pomiary niskotemperaturowej adsorpcji
azotu w temperaturze 77 K. Analizie poddano dwie probki: pian¢ otrzymang na szablonie
poliuretanowym (krzywa zielona) oraz pian¢ uzyskang na szablonie melaminowym (krzywa

niebieska). Otrzymane izotermy przedstawiono na Rys. 17.11.
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Rys. 17.11 Izotermy adsorpcji—desorpcji azotu (77 K) dla pian wykonanych na szablonie poliuretanowym
(krzywa zielona) oraz melaminowym (krzywa niebieska). Wykres opublikowano wczes$niej w [280].

Obie probki wykazuja izotermy typu II wedlug IUPAC, typowe dla materiatow
makroporowatych, w ktorych dominuja pory wigksze niz mezopory. Struktura piany zalezy
od geometrii szablonu (makropory), natomiast powierzchnia wilasciwa wynika z mikro-

1 mezoporowatosci $cian szkieletu metalicznego.

Piana na szablonie poliuretanowym (krzywa zielona)

Izoterma probki na szablonie PU nie wykazuje wyraznego ,.kolana” przy niskich
ci$nieniach wzglednych (p/po < 0,1), co wskazuje na minimalny udziat mezoporéw zdolnych
do formowania warstwy monomolekularnej. Adsorpcja przebiega stopniowo i dominuje
kondensacja w wigkszych porach oraz przestrzeniach miedzyziarnowych. Taki przebieg
izotermy sugeruje zwartg strukture §cian piany, o ograniczonej chropowatos$ci i niewielkiej
liczbie porow 2-50 nm. Powierzchnia wilasciwa tej probki jest niska, co potwierdzaja
obserwacje SEM wskazujace na gladsza topografie szkieletu metalicznego. Adsorpcja jest tu
zdominowana przez proces wielowarstwowy i pézniejsze napelnianie makroporow,

co potwierdza niewielka réznica mi¢dzy gatezig adsorpcji i desorpcji.

Piana na szablonie melaminowym (krzywa niebieska)
W przypadku piany na szablonie melaminowym izoterma wykazuje wyrazne ,.kolano”

przy niskich ci$nieniach wzglednych, co potwierdza obecno$¢ mezoporéw zdolnych
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do tworzenia uporzadkowanej warstwy monomolekularnej. Obecnos¢ poréw o rozmiarach
2—4 nm znaczaco zwigksza powierzchni¢ wtasciwa materiatu.

Powierzchnia witasciwa tej probki, okreslona metodg BET, wynosi okoto 4,4 m?/g,
Przy wyzszych p/po nastgpuje gwaltowny wzrost adsorpcji azotu, wynikajacy z kondensacji
kapilarnej w mezoporach i makroporach.

Taki przebieg izotermy wskazuje, ze szablon melaminowy sprzyja powstawaniu
bardziej nieregularnej, chropowatej mikrostruktury z wigkszg liczba centrow adsorpcyjnych.
To moze zwigksza¢ adsorpcje jonéw 1 biomolekut oraz intensyfikowa¢ procesy korozyjne
na poczatku degradacji, co jest zgodne z obserwowanym wyzszym tempem zmian pH i szybsza
degradacja tej struktury.

Poréwnanie obu izoterm wskazuje na istotne roznice w porowatosci powierzchniowej
pian, bezposrednio zwigzane z rodzajem uzytego szablonu.

e Szablon poliuretanowy tworzy struktur¢ z przewaga makroporéw, ograniczong

liczbg mezoporow i niskg powierzchnig wtasciwag.

e Szablon melaminowy umozliwia powstanie pian o bardziej rozwinigtej
mikrostrukturze $cian, bogatej w mezopory, co przeklada si¢ na wicksza
powierzchni¢ wlasciwg 1 wyrazniejsza adsorpcje monowarstwowa.

W kontekscie zastosowan, takich jak degradacja korozyjna czy interakcje z ptynami
biologicznymi, piana melaminowa cechuje si¢ wieksza reaktywno$cig powierzchni, co moze
przyspiesza¢ procesy elektrochemiczne oraz zwigksza¢ zdolno$¢ adsorpcji jondéw i biatek.
Piana PU, pomimo wyzszej makroporowatosci, ma bardziej pasywna powierzchni¢ w skali
mikro i mezoporéw, co sprzyja stabilniejszej degradacji i wolniejszej inicjacji procesow

elektrochemicznych w poréwnaniu do pian melaminowych.

17.6.4. Porowatos$¢ pian — interpretacja calosciowa w oparciu o metody

komplementarne

Charakterystyka  porowatosci  pian  zelaznych  zostala  przeprowadzona
z wykorzystaniem trzech uzupetniajacych si¢ metod: pomiaréw hydrostatycznych metoda
Archimedesa, analizy obrazu SEM z binaryzacjg oraz niskotemperaturowej adsorpcji azotu.
Kazda z tych technik opisuje inng skale porowatosci, dlatego ich rownolegte zastosowanie

umozliwia wieloaspektowa oceng struktury porowatej oraz jej hierarchicznego charakteru.
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Porowatos$¢ globalna — metoda Archimedesa

Najwyzsze wartosci porowato$ci uzyskano na podstawie pomiarow hydrostatycznych.
Dla pian otrzymanych na szablonie PU, porowato$¢ catkowita wyniosta okoto 84%, natomiast
dla probek repliki melaminowej okoto 76%. Parametry te odzwierciedlajg przede wszystkim
objetos¢ poréw otwartych, dostgpnych dla cieczy penetrujacej, 1 stanowig miarg
tzw. porowatos$ci funkcjonalnej, bezposrednio zwigzanej z przeptywem elektrolitu, transportem
jonéw oraz dostepnosciag powierzchni reakcyjnej w procesach elektrochemicznych
i degradacyjnych.

Zréznicowanie wartosci porowatos$ci migedzy typami probek nie wynika bezposrednio
z wlasciwoséci samego poliuretanu czy melaminy jako materialow, lecz z geometrii
i architektury poréw generowanej przez dany typ szablonu. Wskazuje to jednoznacznie,
ze struktura przestrzenna pian jest w duzej mierze determinowana przez topologi¢ formy

replikowej.

Porowatos¢ lokalna — analiza obrazu i binaryzacja

Udziat powierzchni poréw okreslony metoda analizy obrazu po binaryzacji wykazywat
warto$ci istotnie nizsze od wynikow Archimedesa i wahat si¢ od okoto 15% do 40%,
w zaleznos$ci od powickszenia. Wyniki te nalezy interpretowac jako powierzchniowy udziat
porow w przekroju dwuwymiarowym, a nie jako rzeczywistg porowato$¢ objetoSciowa,
co podkresla konieczno$¢ zestawiania tej metody z innymi technikami opisujacymi objgtos¢
I geometri¢ porow w skali 3D.

Zaobserwowano wyrazng zalezno$¢ migdzy skala obserwacji a uzyskiwanym
wynikiem. Przy mniejszych powigkszeniach dominowata porowato$¢ makroskopowa zwigzana
Z duzymi porami mi¢dzywezlowymi, natomiast przy wigkszych powigkszeniach uwidaczniata
sic mikroporowato$¢ 1 nieregularna chropowato$¢ $cianek. Analiza ta potwierdzita
niejednorodny, wielopoziomowy charakter poréw oraz lokalne zréznicowanie ich morfologii.

Metoda binaryzacji pozwala zatem na iloSciowy opis rozktadu poréw W ptaszczyznie
przekroju oraz ocen¢ ich geometrii, jednak ze wzgledu na brak informacji 0 objetosci i tgcznosci

pordéw nie moze by¢ traktowana jako metoda pelnej charakteryzacji porowatosci.

Porowatos$¢ submikronowa — izotermy adsorpcji azotu
Analiza izoterm adsorpcji azotu wykazata wyrazne rdznice pomiedzy probkami
uzyskanymi na szablonie PU (zielona krzywa) oraz melaminowym (niebieska krzywa). Obie

izotermy wykazuja charakter typowy dla materiatdbw makroporowatych (typ II wedtug
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klasyfikacji IUPAC), jednak ich przebieg rézni si¢ intensywnos$cia adsorpcji oraz obecnos$cia
charakterystycznego ,.kolana” w zakresie niskich ci$nien wzglgdnych.

Dla prébki melaminowej zaobserwowano wyzsza ilo$¢ zaadsorbowanego azotu
oraz wyrazny odcinek przejsciowy s$wiadczacy o tworzeniu monowarstwy, co wskazuje
na obecno$¢ mezoporéw w zakresie 2—4 nm i zwigkszong powierzchni¢ wlasciwa. Struktura ta
sprzyja intensyfikacji oddzialywania adsorbent-adsorbat oraz rozwojowi powierzchni
aktywnej.

Z kolei probka PU charakteryzuje si¢ znacznie nizsza adsorpcja, co potwierdza
dominacj¢ poréw makroskopowych i ograniczony udzial porowatosci w skali nano-
I mezometrycznej. Oznacza to, ze powierzchnia wlasciwa jest bardzo niska (rzedu <1 m?/g),
a udzial mezoporéw ma charakter §ladowy i nie odgrywa istotnej roli w ksztaltowaniu
reaktywnos$ci powierzchniowej tej struktury. Wyniki te korelujg z obserwacjami SEM, gdzie

probki PU wykazywaty bardziej otwarta, ale mniej rozwini¢ta powierzchni¢ §cianek.

Interpretacja zintegrowana

Zestawienie wynikoéw wszystkich zastosowanych metod jednoznacznie wskazuje
na hierarchiczng strukture porowatos$ci pian zelaznych, obejmujaca:

e pory makroskopowe, determinujace catkowitg objetos¢ porow, przeptyw elektrolitu

oraz warunki transportu masy w skali makro,

e mezopory, zwickszajace powierzchni¢ wtasciwg i modulujace procesy adsorpcyjne,

e mikroporowato§¢ powierzchniowa, wplywajaca na lokalng aktywnos¢

elektrochemiczna.

Taki wielopoziomowy charakter struktury sprawia, ze piany zelazne nie moga by¢
opisywane w sposob jednoskalowy, a ich zachowanie korozyjne stanowi efekt synergii
porowatosci geometrycznej i mikrostrukturalnej.

Probki otrzymane na szablonie PU cechuja si¢ wyzsza porowato$cig catkowita,
natomiast probki melaminowe wykazujg bardziej rozwinigtg strukture powierzchni i wigkszy
udziat poréw submikronowych. Oznacza to, ze dobor typu szablonu umozliwia $wiadome
ksztaltowanie zarowno porowato$ci objetosciowe;j, jak i mikrostrukturalnej pian. Jednoczesnie
przektada si¢ to bezposrednio na mechanizm i tempo degradacji. Zostanie to rozwinigte
rozdziale 18, w ktorym analizowano wptyw architektury poréw na kinetyke i mechanizm

korozji pian zelaznych.
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Ograniczenia i potrzeba metod uzupekiajacych

Pomimo zastosowania komplementarnych technik petlna, trojwymiarowa
charakterystyka struktury porowatej wymagataby uzycia metod, ktére nie byly dostepne
W ramach niniejszych badan. W szczego6lnosci zastosowanie mikrotomografii rentgenowskiej
(micro-CT) umozliwitoby analiz¢ taczno$ci porow i udziatu porow zamknigtych, natomiast
porozymetria rteciowa pozwolitaby na doktadne okreslenie rozktadu §rednic poréw w szerokim
zakresie skal.

Brak tych technik nie umniejsza wartosci uzyskanych wynikéw, lecz wskazuje
na potencjalny kierunek dalszego pogltebiania charakterystyki strukturalnej pian w przysztych

badaniach.

17.7. Ocena skutecznoS$ci usuniecia szablonu — spektroskopia Ramana

Uzupetnieniem analiz mikrostrukturalnych pian zelaznych byta ocena skutecznos$ci
eliminacji szablonéw polimerowych z wykorzystaniem spektroskopii Ramana. Metoda ta
pozwala wykrywaé pozostalo$ci organiczne i/lub zweglone produkty pirolizy poprzez
identyfikacj¢  charakterystycznych  pasm drgan wigzan chemicznych. Analiza
z wykorzystaniem spektroskopii Raman ma charakter przede wszystkim powierzchniowy,
dlatego zarejestrowane widma nalezy interpretowaé¢ jako informacj¢ 0 warstwie
przypowierzchniowej szkieletu piany, czyli tej, ktéra w pierwszej kolejnosci kontaktuje si¢
ze srodowiskiem korozyjnym i biologicznym.

W warunkach obrobki cieplnej rzedu 1200 °C oczekuje si¢ daleko posunietej degradacji
komponentdéw organicznych, jednak w atmosferze redukujgcej/obojetnej mozliwy jest takze
scenariusz alternatywny: zamiast catkowitego usunigcia produktow rozktadu w fazie gazowej,
czg$¢ materialu moze ulec karbonizacji i pozosta¢ jako wtorna faza weglowa (czesto
o0 charakterze amorficznym).

Na Rys. 17.12 zestawiono dwa odmienne widma Ramana: (a) widmo z pasmami
wskazujacymi na obecno$¢ bardziej ztozonych pozostatosci organicznych w probce na bazie
poliuretanowej oraz (b) widmo prébki na bazie melaminowej zdominowane przez pasma

weglowe (D/G), interpretowane jako produkty karbonizacji.
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Rys. 17.12 Widma Ramana zarejestrowane dla pian zelaznych wykonanych na bazie szablonéw PU (a)
oraz melaminowych (b). Widma w tej samej postaci opublikowano w [280].

17.7.1. Widma Ramana pian na szablonach melaminowych

Dla struktur opartych na szablonach melaminowych zarejestrowano dominujgce pasma
przy okoto 1380 cm™ oraz 1600 cm™, odpowiadajace odpowiednio pasmom D i G
charakterystycznym dla materiatow weglowych.

Pasmo D (~1380 cm™) wigze si¢ z obecnoscig defektow i nieuporzadkowania
w strukturach wegla, czyli zaburzeniami domen sp?. Pasmo G (~1600 cm™) odpowiada
drganiom rozciggajacym wigzah C=C w domenach grafitopodobnych (hybrydyzacja sp?).
Zblizona intensywnos¢ D 1 G wskazuje, ze obserwowana faza to wegiel nieuporzadkowany
z udzialem domen sp? 1 licznymi defektami, typowy dla produktow pirolizy materiatow
polimerowych.

Widmo nie wykazuje wyraznych pasm przypisywanych charakterystycznym wibracjom
pierwotnej struktury melaminy, na przyktad sygnatow zwigzanych z zachowanymi elementami
szkieletu polimerowego. Sugeruje to, ze ewentualne pozostatosci po szablonie nie majg juz
charakteru polimerowego, lecz wystgpuja gtownie jako wtérna faza weglowa. Obecnos$¢ tej
fazy jest zgodna z obserwacjami zwigkszonego udziatu wegla w analizach EDX dla probek
melaminowych w rozdziale 17.3.

W praktyce oznacza to, ze w probkach melaminowych proces usuni¢cia szablonu
skutecznie eliminuje struktur¢ polimerowa. Pozostalo§¢ chemiczna ogranicza si¢
do karbonizowanych produktow pirolizy. Taki czysty sygnal D/G jest wygodny przy
interpretacji degradacji, poniewaz wskazuje na dominacj¢ jednego typu pozostatosci, czyli

wegla, bez mieszaniny roznych grup funkcyjnych typowych dla niedopalonej organiki.
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17.7.2. Widma Ramana pian na szablonach poliuretanowych

Widma zarejestrowane dla probek wykonanych z pian poliuretanowych majg odmienny
charakter. W ich przypadku obserwuje si¢ szereg pasm, ktoére moga §wiadczy¢ o obecnosci
bardziej zlozonych resztek organicznych lub wtdérnym zanieczyszczeniu powierzchni
produktami kondensacji z atmosfery procesu. Pasmo przy okoto 820 cm™ mozna wigzac
z drganiami w obszarze typowym dla wigzan C-O-C i/lub fragmentéw segmentow
poliolowych, natomiast pasmo okoto 1460 cm™ odpowiada drganiom zginajacym grup
CH:/CHs charakterystycznych dla alifatycznych fragmentow tancuchéw organicznych. Taki
zestaw  sygnatow sugeruje obecnos¢ komponentéw organicznych zachowujacych
»~rozpoznawalny” charakter chemiczny, a wigc nie tylko zweglonego osadu.

W rejonie okoto 2480 cm™ obserwuje si¢ szerokie pasmo, ktore nalezy interpretowac
ostroznie. Moze ono pochodzi¢ z pasm drugiego rzedu lub struktur kombinacyjnych
weglowych o wysokim stopniu nieuporzadkowania, albo stanowi¢ efekt naktadania si¢ tta
generowanego przez mieszaning produktow pirolizy. Niezaleznie
od szczegdtowego przypisania, obecno$é tego sygnatu wspiera wniosek o wystepowaniu
wtornych produktow rozktadu o charakterze weglowo-organicznym.

To rozrdéznienie ma znaczenie interpretacyjne: ,.czysty” zestaw D/G (melamina)
wskazuje na pozostatos¢ w formie wegla, natomiast obecno$¢ pasm w obszarach 820
1 1460 cm™ (PU) sugeruje, ze czg$¢ produktow nie przeszia pelnej karbonizacji lub zostata
ponownie naniesiona na probke. Zjawisko to dobrze koresponduje z obserwacja oleistej,
zottawe) frakcji kondensacyjnej w ukladzie procesowym, ktora mogla osadza¢ si¢
na chtodniejszych elementach reaktora 1 wtornie adsorbowac na powierzchni pian.

W  konsekwencji probki PU moga charakteryzowaé si¢ wigksza ,,chemiczng
niejednorodno$cia” warstwy przypowierzchniowej. Obok Zelaza 1 ewentualnych $ladowych
produktéw utlenienia mogg lokalnie wystgpowac osady o réznej polarnosci 1 sktadzie. Ma to
znaczenie zaréwno dla inicjacji korozji, jak i dla pierwszego etapu kontaktu z medium

biologicznym, czyli adsorpcji biatek.

17.7.3. Znaczenie uzyskanych wynikow

Wyniki spektroskopii Ramana pokazuja, Ze rodzaj szablonu wplywa nie tylko
na geometri¢ porow i mikrostrukture szkieletu, ale takze na chemiczny charakter warstwy
przypowierzchniowej po wypaleniu. W probkach melaminowych dominuja sygnaty wegla

nieuporzagdkowanego (D/G), co sugeruje, ze §lad po szablonie ma gléwnie charakter zweglony.
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W probkach PU pojawiaja si¢ sygnalty typowe dla bardziej ztozonych pozostatosci
organicznych lub produktéw wtdrnej kondensacji, co wskazuje na mniej jednoznaczny przebieg
eliminacji lub wigkszg podatno$¢ na redepozycje.

Z punktu widzenia degradacji elektrochemicznej taka ro6znica moze dziata¢ dwutorowo.
Zweglone pozostato$ci moga lokalnie modyfikowac¢ przewodnictwo i energi¢ powierzchniowg
oraz sprzyja¢ tworzeniu mikroobszardw o r6znych warunkach wymiany ladunku. Resztki
organiczne o nie w pelni zweglonym charakterze mogg wptywac na zwilzalnos$¢ 1 transport
jonéw przy powierzchni, a w srodowisku biologicznym modyfikowa¢ profil adsorpcji biatek,
co rzutuje na wczesng odpowiedz komoérkowa.

Raman stanowi istotne uzupetnienie wynikow EDX dotyczacych obecnosci wegla. Nie
tylko potwierdza jego obecno$¢, ale takze rozrdznia, czy jest to gtownie faza weglowa (D/G),
czy mieszanina pozostato$ci o bardziej organicznej sygnaturze. W dalszych rozdziatach,
dotyczacych degradacji i biologii, ta r6znica stanowi dodatkowe tto interpretacyjne dla zjawisk
inicjacji korozji i pierwszych etapdw interakcji materiatu ze Srodowiskiem.

Analiza literatury wskazuje na ograniczong liczbg prac dotyczacych szczegdtowej
interpretacji widm Ramana pian metalicznych otrzymywanych metoda replikacji przestrzennej.
To utrudnia bezposrednie poréwnanie uzyskanych wynikéw. W przysztosci warto uwzgledni¢
mechanizm degradacji stosowanego szablonu oraz charakter jego produktéw rozktadu juz

na etapie projektowania matrycy polimerowe;j.

17.8. Spojnosé¢ analiz strukturalnych z hipoteza

Uzyskane wyniki analiz strukturalnych sg zgodne z zalozeniami przyjetej hipotezy,
wedlug ktorej architektura pian Zelaznych, typ szablonu oraz sktad stopowy to istotne czynniki
ksztaltujace charakter ich zachowania degradacyjnego. Charakterystyka mikrostrukturalna
1 porowato$ciowa ujawnita wyrazne zréznicowanie geometrii porow, grubosci §cianek i stopnia
ich regularno$ci, co odzwierciedla wplyw rodzaju szablonu na formowanie architektury
materiatu.

Struktury uzyskane z szablonu poliuretanowego cechuja si¢ wysoka porowatoscia
makroskopow3 i1 cienkosciennym szkieletem o jednorodnym rozmieszczeniu porow, co sprzyja
zwigkszonej ekspozycji powierzchni wlasciwej na Srodowisko 1 utatwia dostep elektrolitu
do wnetrza. Struktury wytworzone na szablonie melaminowym maja bardziej zwarta,
nieregularng architekture i lokalnie pogrubione $cianki, co moze prowadzi¢ do innych

warunkow transportu masy i rezimOw procesOw na granicy material—Srodowisko.
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Analiza sktadu i dystrybucji pierwiastkow stopowych wskazuje, ze domieszkowanie
zelaza manganem i1 miedzig nie wptywa istotnie na podstawowe parametry geometrii porow,
ale prowadzi do lokalnego zrdéznicowania mikrostruktury osnowy, ujawniajgcego si¢ jako
niejednorodnosci fazowe i1 zmiany morfologii ziaren. Zjawiska te, cho¢ nie zmieniajg
bezposrednio architektury makroporowatej, moga odgrywac istotng role w inicjacji i przebiegu
procesdw degradacyjnych, co znajduje odzwierciedlenie w wynikach omawianych w kolejnych
czgSciach pracy.

Zestawienie wynikow analiz strukturalnych pozwala zatem stwierdzi¢, ze architektura
pian zelaznych stanowi istotny element projektowy, ktory — w powigzaniu ze skladem
chemicznym — tworzy ramy strukturalne dla sposobu oddziatywania materialu

ze srodowiskiem, a tym samym warunkuje mozliwe scenariusze jego dalszej degradaciji.
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18. Kinetyka degradacji: wplyw architektury, stopowania
| powlok

18.1. Wprowadzenie

Rozdziat 18 stanowi zasadniczg czg$¢ rozprawy, w ktorej weryfikowana jest hipoteza
hierarchicznej kontroli Kkinetyki degradacji pian zelaznych. Degradacja porowatych pian
zelaznych w $§rodowisku fizjologicznym to zlozone zjawisko, gdzie nakladajg si¢ efekty
mikroarchitektury, sktadu chemicznego 1 warunkéw Srodowiskowych. W  strukturach
o wysokiej porowatosci klasyczne podejscie do opisu korozji litego metalu jest
niewystarczajace. Tempo degradacji i dominujagcy mechanizm procesu silnie zaleza
od stabilnos$ci warstwy produktow korozji oraz warunkow transportowych wewnatrz struktury.
Analiza degradacji pian zelaznych jako procesu kontrolowanego przez wlasciwosci
powierzchni, stabilno$¢ warstwy produktéw korozji i warunki transportowe odpowiada
hierarchicznemu modelowi kontroli degradacji przedstawionemu w rozdziale 13.

W niniejszym rozdziale przeanalizowano zachowanie korozyjne pian zelaznych
o hierarchicznej strukturze porowatej, otrzymanych metoda replikowania szablonow
poliuretanowych i melaminowych, roznigcych si¢ geometria porow i gruboscig $cianek.
Badaniami objeto uktady z czystego zelaza, struktury stopowe modyfikowane dodatkami Mn
1 Cu oraz probki pokryte powlokami polimerowymi PCL 1 PCL z 5% kwasu
acetylosalicylowego (PCL-ASA). Taki zestaw materialtow umozliwil ocenge wzglednego
wplywu architektury porowatej, sktadu stopowego i1 modyfikacji powierzchni na przebieg
1 kinetyke degradacji.

Analize procesu degradacji prowadzono na podstawie dlugoterminowych testow
immersyjnych w roztworze Hanksa w temperaturze 37°C, badan elektrochemicznych,
monitoringu zmian pH, obserwacji makroskopowych oraz jakosciowej analizy produktéw
korozji metodag XRD. Dodatkowo zachowanie czystego Zelaza oceniono w warunkach
dynamicznych z uzyciem autorskiego modelu przeptywowego, ktory pozwala analizowac
wpltyw hydrodynamiki srodowiska na stabilnos¢ warstwy produktéw koroz;i.

Celem rozdzialu jest okreslenie, w jaki sposob mikroarchitektura rusztowan, skiad
chemiczny oraz modyfikacje powierzchni wplywaja na tempo degradacji oraz dominujacy
mechanizm korozji, ze szczegblnym uwzglednieniem przejs¢ pomigdzy rezimem

kontrolowanym dyfuzyjnie a degradacja o charakterze powierzchniowym.

223



18.2. Wplyw porowatosci i architektury strukturalnej na kinetyke

degradacji

Na Rys. 18.la przedstawiono przebieg degradacji czystego zelaza w warunkach
immersji w roztworze Hanksa (37°C) dla struktur otrzymanych z wykorzystaniem szablonow
poliuretanowego (PU) i melaminowego (Mel), wyrazony jako zmiana bezwzglednej masy
prébek w czasie oraz jako procentowy ubytek masy umozliwiajacy bezposrednie porownanie
tempa degradacji. Juz na tym etapie widoczna jest istotna rdéznica W tempie degradacji obu
typoéw struktur. Probki PU wykazujg systematyczny, niemal liniowy spadek masy w catym
analizowanym zakresie czasowym, podczas gdy w probkach melaminowych tempo ubytku

masy jest wyraznie mniejsze, szczegdlnie W poczatkowym okresie ekspozycji.
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Rys. 18.1 Charakterystyka przebiegu korozji czystego zelaza w srodowisku Hanksa w temperaturze 37°C
dla struktur otrzymanych na szablonach (PU) i (Mel): (a) zmiana bezwzglednej masy probek w czasie, (b)
procentowy ubytek masy umozliwiajacy bezposrednie poréwnanie tempa degradacji. Wykres (a) opracowany na
podstawie wiasnych danych, ktore byty czeSciowo prezentowane w publikacji [280].

Przedstawienie wynikow jako procentowego ubytku masy (Rys. 18.1) umozliwia
bezposrednie poroéwnanie kinetyki degradacji, niezaleznie od poczatkowej masy probek.
Po 30 dniach immersji ubytek masy struktur PU wynosit okoto 18-20%, podczas gdy
dla prébek melaminowych nie przekraczat 7%. Po 60 dniach roznica ta zwigkszata si¢ do okoto
30% dla PU oraz okoto 10% dla Mel. Po 120 dniach ekspozycji struktury PU osiggaty ubytek
masy rzedu 48-50%, natomiast probki melaminowe okoto 22-24%. Wyniki jednoznacznie
wskazuja, ze zwigkszona porowato$¢ oraz cienkoscienna architektura struktur PU skutkuja
ponad dwukrotnie szybsza degradacja w poréwnaniu z pianami melaminowymi w catym

okresie badan.
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18.2.1. Rezimy Kkinetyczne degradacji w funkcji architektury porowatej

W celu iloSciowego opisu przebiegu degradacji pian zelaznych w czasie
przeprowadzono analiz¢ kinetyczng ubytku masy w warunkach immersyjnych. Analiz¢ oparto
na danych przedstawionych jako procentowy ubytek masy w funkcji czasu na Rys. 18.2,
co umozliwia bezposrednie poréwnanie probek o réznych masach poczatkowych i geometrii
struktur. Interpretacja uzyskanych rezimow kinetycznych zostata przedstawiona w dalszej
czesci rozdzialu w odniesieniu do modelu oddziatywania mikroarchitektury porowate;j,
stabilno$ci warstwy produktéw korozji oraz warunkow transportowych, omowionego w czesci

teoretycznej pracy.
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Rys. 18.2 Kinetyka degradacji probek zelaza (a) na szablonie PU, (b) Mel przedstawiona jako procentowy

ubytek masy w funkcji czasu. Punkty oznaczaja dane eksperymentalne, linia ciggta przedstawia dopasowanie
liniowe do modeli.
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Do opisu danych eksperymentalnych zastosowano proste modele Kkinetyczne,
powszechnie wykorzystywane w analizie procesow korozyjnych materiatdbw metalicznych:
model liniowy oraz model paraboliczny. Modele te traktowano jako narzedzia matematyczne
umozliwiajgce identyfikacje¢ dominujgcych rezimoéw czasowych procesu degradacji, bez
przypisywania im na tym etapie jednoznacznej interpretacji mechanistycznej.

Model liniowy opisuje sytuacje, W ktdrej procentowy ubytek masy zmienia si¢ W czasie

W sposOb w przyblizeniu staty, zgodnie z zaleznoscia:
Ult)=a-t+b (18.1)

gdzie U(t) oznacza procentowy ubytek masy w czasie t, a jest parametrem opisujgcym
szybkos$¢ zmian, natomiast b odpowiada warunkom poczatkowym.

Model paraboliczny przyjmuje postac:
Ult)=k-t*+c-t+b (18.2)

i jest stosowany do opisu procesow, w ktérych tempo ubytku masy ulega zmianie w czasie,
co przejawia si¢ nieliniowym przebiegiem krzywej degradacji.

Zastosowane modele liniowy i paraboliczny sg powszechnie stosowane w analizie
Kinetyki korozji metali i stopdw w s$rodowiskach wodnych i korozyjnych jako narze¢dzia
opisujagce dominujgce mechanizmy czasowe procesu, CO znajduje potwierdzenie zaréwno
w literaturze przegladowej, jak i badaniach modelowych [449], [450]

Dla prébek pian zelaznych otrzymanych na szablonie poliuretanowym dane
eksperymentalne w pelnym analizowanym zakresie czasu (0—120 dni) wykazujg bardzo dobrg
zgodnos¢ z modelem liniowym. Dopasowanie to charakteryzuje si¢ wysokimi wartosciami
wspotczynnika determinacji (R? > 0,99) oraz niskimi warto$ciami btedu sredniokwadratowego
(RMSE < 2%), co wskazuje na stabilny charakter przebiegu ubytku masy w czasie.

W przypadku struktur melaminowych przebieg degradacji nie moze by¢ opisany
jednym modelem kinetycznym w catlym zakresie czasowym. W poczatkowym etapie
ekspozycji, obejmujacym pierwsze 60 dni, dane eksperymentalne wykazuja dobra zgodno$é¢
Z modelem parabolicznym, co potwierdzaja wysokie wartosci R? (> 0,99) oraz bardzo niskie
wartosci RMSE (< 0,5%). W dalszym okresie (60—-120 dni) obserwuje si¢ zmiang charakteru
przebiegu ubytku masy, ktory moze by¢ opisany zalezno$cig liniows, rowniez Z wysoka

jakoscig dopasowania (R*> 0,99, RMSE < 1%).
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Zestawienie zastosowanych modeli kinetycznych oraz odpowiadajacych im zakresow
czasowych przedstawiono w Tabela 18.1. Tabela ta porzadkuje obserwowane przebiegi
degradacji w kategoriach rezimow czasowych, umozliwiajgc jednoznaczne rozroznienie probek
wykazujacych stabilny charakter kinetyczny od struktur, w ktérych przebieg degradacji ulega

zmianie w trakcie ekspozycji.

Tabela 18.1 Zestawienie modeli kinetycznych oraz ich dopasowanie.

. Zakres czasu Zastosowany maodel Oznaczenie réwnania RMSE
Prdbka . - X R2
[dni] kinetyczny kinetycznego [%]
PU 0-120 Liniowy (18.1) > 0,99 <2,0
Mel 0-60 Paraboliczny (18.2) > 0,99 <05
Mel 60-120 Liniowy (18.1) >0,99 <1,0

Zidentyfikowane przejscie od kinetyki parabolicznej do liniowej w strukturach
melaminowych odpowiada przej$ciu pomiedzy fazg stabilizacji powierzchni a fazg aktywacji
degradacji w ujeciu fazowym inzynierii powierzchni przedstawionym w rozdz. 13.3, przy
kluczowej roli transportu jonéw przez warstwe produktow korozji.

Przedstawiona analiza kinetyczna stanowi punkt odniesienia dla dalszych rozwazan
dotyczacych wpltywu architektury porowatej na tempo degradacji oraz charakter

obserwowanych zmian w czasie.

18.2.2. Obserwacje makroskopowe przebiegu degradacji pian zelaznych

Aby jakos$ciowo uzupehi¢ dane ilosciowe dotyczace ubytku masy, przeprowadzono
obserwacje makroskopowe probek pian zelaznych podczas testow immersyjnych. Analizowano
zmiany wygladu struktur porowatych oraz charakter roztworu w zaleznosci od czasu ekspozycji
w roztworze Hanksa w temperaturze 37 °C.

Zarejestrowane obserwacje obejmujg kolejne etapy degradacji prébek w ustalonych
punktach czasowych i zostaly zestawione w Tabela 18.2, aby zapewnié¢ przejrzysto$é
1 umozliwi¢ bezposrednie poréwnanie struktur otrzymanych na szablonach poliuretanowych
I melaminowych. Dane te sa opisowe i1 stanowig wizualne uzupehlienie wynikow analiz

masowych przedstawionych w podrozdziale 18.2.1.
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Tabela 18.2 Zmiany wizualne probek pian zelaznych oraz wyglad roztworu podczas immersji W roztworze

krawedzi poréw

drobne czastki osadu

przerzedzen $cianek

Hanksa (37°C).
Czas A PU — wyglad - Mel — wyglad
[dni] PU — wyglad proébki —— Mel — wyglad probki roztworu
OI:/Siketlzirm ailt%\/g;?;;fne Roztwor prawie Minimalne zmiany
7 r;zebarwienié W obrebie przezroczysty, wizualne, subtelne Roztwor klarowny,
dr:lz h boréw zachO\(/?vana pojedyncze czastki zazoblcenie sladowy osad
in tzgra{)nos'é s’trukturalna osadu na dnie w zaglebieniach
Wyrazniejsze przebarwienia, Lekko metny, Niewielkie Lekko zottawy,
14 | pierwsze wzery, zaokraglenie | zottawy, widoczne przebarwienia, brak pojedyncze

drobinki osadu

Znaczne przerzedzenie $cianek,

Wyraznie m¢tny,

Subtelna warstwa

30 miejscowe ,,prze$§wietlenia”, | zotto-pomaranczowy, | . prqduktow korozji, . Slgbo metny,
. : niewielkie zaokraglenie cienki osad
pory powigkszone 0 10-20% osad na dnie L
krawedzi poréw
Zwarta warstwa _
Deformacje, zapadniccia Gqst_y, ciemnozotty, produktoyv kor(?ZJl, Zolrto-
60 strukur. lokalna kruchogé liczne osady lokalne mikrowzery, pomaranczowy,
’ plywajace i opadte | zachowana integralno$¢ | réwnomierny osad
strukturalna
. . , . . . Pierwsze pe¢knigcia, Gestszy,
Liczne przerwania ciggto$ci, Ciemnozobtto- LT R
: . g lokalne odspojenia, ciemniejszy,
90 silna fragmentacja, pory brunatny, zawiesina umiarkowane wicksza ilodé
do 1,8-2,0 mm produktow korozji ; N ¢
powigkszenie poroéw osadu

Przedstawione zestawienie dokumentuje post¢pujace zmiany morfologii probek

oraz towarzyszace im zmiany roztworu, bez ich dalszej interpretacji iloSciowej

lub mechanistycznej.

18.3. Wplyw stopowania i modyfikacji powierzchni na przebieg korozji

pian zZelaznych

Wplyw sktadu chemicznego oraz modyfikacji powierzchni na przebieg degradacji pian
zelaznych oceniono na podstawie zmian procentowego ubytku masy w funkcji czasu immersji
w roztworze Hanksa (37°C). Badano stopy o0 nastgpujacych sktadach Fe-35Mn, Fe-5Cu
oraz Fe-35Mn-1Cu. Wyniki zestawiono na Rys. 18.3 oddzielnie dla struktur otrzymanych
na szablonach poliuretanowych (PU) oraz melaminowych (Mel). Rozdzielenie wynikow
wedlug typu szablonu umozliwia ocen¢ wplywu stopowania W ramach poréwnywalnej

mikroarchitektury porowatej.
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Rys. 18.3 Procentowy ubytek masy probek w funkcji czasu immersji w roztworze Hanksa (37°C).
(a) prébki na szablonie PU, (b) probki na szablonie Mel.

Struktury uzyskane na bazie PU charakteryzuja si¢ cienkos$cienng, wysoko otwarta
architekturg sprzyjajaca jednorodnej degradacji kontrolowanej powierzchniowo, podczas gdy
probki melaminowe wykazujg grubsze Scianki i bardziej zwartg morfologie, prowadzaca

do dwufazowego przebiegu degradacji z wyraznym etapem pasywacji. Z tego wzgledu ich
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bezposrednie poréwnywanie W jednej grupie analitycznej mogloby prowadzi¢ do btednej
interpretacji wplywu sktadu stopowego i1 modyfikacji powierzchni, dlatego tez zachowano

rozdzial wynikéw wedlug typu zastosowanego szablonu.

18.3.1. Struktury PU: stopowanie zmienia nachylenie krzywych

W strukturach otrzymanych na szablonie poliuretanowym wszystkie analizowane
materialy wykazujg systematyczny wzrost procentoweg0 ubytku masy U(t) w calym zakresie
czasu immersji. Kolejno$¢ szybkosci degradacji pozostaje niezmienna i moze by¢ opisana jako:

FeMnCu > FeMn > FeCu > Fe,
co wskazuje na stabilny, powtarzalny wplyw sktadu stopowego na tempo degradacji w tej
mikroarchitekturze.

Juz po 60 dniach ekspozycji widoczne sa wyrazne réznice pomiedzy poszczegdlnymi
materialami. Czyste zelazo osigga ubytek masy okoto 31%, probki FeCu 34%, FeMn 38%,
a FeMnCu 44%. W potowie czasu trwania eksperymentu stop FeMnCu degraduje si¢ wigc
o okoto 13 punktéw procentowych intensywniej niz czyste Fe, a efekt stopowania manganem
zwigksza ubytek masy o okoto 7 punktéw procentowych.

Réznice te narastaja wraz z czasem immersji. Po 120 dniach ubytek masy czystego Fe
wynosi okoto 47%, a dla stopéw FeCu, FeMn i FeMnCu odpowiednio 52%, 59% i 68%.
Na tym etapie réznica miedzy FeMnCu a czystym zelazem sigga okolo 21 punktow
procentowych, a migdzy FeMn a Fe okoto 12 punktéw procentowych. Taki przebieg wskazuje,
ze w architekturze PU efekt stopowania nie jest przejsciowy, lecz kumuluje si¢ w czasie

1 prowadzi do systematycznego zwigkszania nachylenia krzywych degradacji.

18.3.2. Struktury melaminowe: stopowanie ujawnia si¢ wyrazniej W po6Zniejszej

fazie

W przypadku struktur melaminowych bezwzgledne wartosci ubytku masy U(t) sa
wyraznie nizsze niz W architekturze PU, a rozdzielanie krzywych degradacji zachodzi
w odmienny sposob. W poczatkowym okresie immersji, obejmujacym pierwsze tygodnie
ekspozycji, przebiegi degradacji poszczegolnych materiatdw pozostaja do siebie bardzo
zblizone, natomiast wyrazniejsze réznice pojawiaja si¢ dopiero W dalszej czesci eksperymentu.

Po 60 dniach wszystkie analizowane probki wykazuja zblizone wartos$ci ubytku masy.
Czyste Fe osigga okoto 11%, FeCu okoto 11-12%, FeMn okoto 12%, natomiast FeMnCu okoto

14%. Roznice pomiedzy czystym zelazem a stopami mieszcza si¢ W zakresie 1-3 punktow
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procentowych, co wskazuje na ograniczony wptyw skladu stopowego W poczatkowym etapie
degradacji w tej mikroarchitekturze.

Dopiero po 120 dniach ekspozycji obserwuje si¢ wyrazng separacje krzywych
degradacji. Ubytek masy dla czystego Fe oraz FeCu wynosi okoto 33% i przebiegi te
praktycznie si¢ pokrywaja, podczas gdy FeMn osigga warto$¢ okoto 37%, a FeMnCu okoto
44%. W tym momencie stop FeMnCu wykazuje ubytek masy wigkszy 0 okoto 11 punktéw
procentowych wzgledem czystego Fe, natomiast efekt dodatku manganu w stopie FeMn
przektada si¢ na wzrost ubytku masy 0 okoto 4 punkty procentowe.

Taki przebieg degradacji stanowi istotny element interpretacyjny, wskazujac,
ze w strukturach melaminowych stopowanie nie prowadzi do natychmiastowego
przyspieszenia procesu, lecz ujawnia swoj wplyw dopiero w dluzszej skali czasu,

wraz z rozwojem warstw produktow korozji i lokalnym odstanianiem powierzchni metalu.

18.3.3. Mangan a miedz: zréznicowany wplyw w zalezno$ci od architektury

porowatej

Analiza przebiegéw degradacji wskazuje, ze mangan i miedz oddziatuja na proces
korozji w odmienny sposob, a charakter tych réznic jest silnie zalezny od mikroarchitektury
porowatej. Stopy Fe-Mn charakteryzujg si¢ podwyzszonym i relatywnie réwnomiernym
tempem degradacji w catym zakresie czasu, zaréwno w strukturach PU, jak i melaminowych.
Krzywe U(t) dla tych stopéow wykazuja systematyczny wzrost bez wyraznych zmian
nachylenia, co wskazuje na stabilny wptyw dodatku manganu na przebieg degradacji.

Zr6znicowany wplyw manganu 1 miedzi na przebieg degradacji mozna odnies¢
do elementow modelu przedstawionego w rozdz. 13, w ktorych sktad stopu modyfikuje
charakter warstwy tlenkowej oraz stabilno$¢ produktéw korozji, nie znoszac jednak nadrze¢dne;
roli architektury porowatej.

W architekturze PU efekt manganu jest wyrazniejszy niz efekt miedzi. Po 120 dniach
ubytek masy dla stopu FeMn wynosi okoto 59%, podczas gdy dla FeCu okoto 52%,
co odpowiada roznicy rzedu 7 punktow procentowych. W strukturach melaminowych sytuacja
jest odmienna. Stop FeCu przez caly okres badan wykazuje przebieg bardzo zblizony
do czystego Fe, osiggajgc po 120 dniach ubytek masy na poziomie okoto 33%, podczas gdy
FeMn osiaga okoto 37%.

Zachowanie to pozostaje spdjne z obserwacja, ze w strukturach melaminowych, efekt

stopowania wykazuje wickszg bezwladnos$¢ i ujawnia si¢ gtdéwnie w pozniejszym okresie
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degradacji. W przeciwienstwie do tego, W cienkosciennych i wysoko otwartych strukturach PU

réznice W tempie degradacji narastaja szybciej | Z wigkszg intensywnoscia.

18.3.4. FeMnCu: efekt najsilniejszy w obu mikroarchitekturach

Sposrod wszystkich analizowanych materialdow najwyzsze tempo degradacji w obu
typach struktur porowatych wykazuja stopy Fe-Mn-Cu. W pordwnaniu do stopow
dwusktadnikowych obserwuje si¢ wyrazne zwigkszenie ubytku masy W calym zakresie czasu
immersji, zarbwno w strukturach PU, jak i melaminowych.

W architekturze PU po 120 dniach ekspozycji stop FeMnCu osigga ubytek masy rzgdu
68%, podczas gdy czyste Fe okoto 47%, co odpowiada réznicy wynoszacej okoto 21 punktow
procentowych. W strukturach melaminowych analogiczna réznica jest mniejsza i wynosi okoto
11 punktow procentowych, przy wartosciach ubytku masy okoto 44% dla FeMnCu i 33%
dla Fe.

W strukturach PU stop FeMnCu charakteryzuje si¢ najwigkszym nachyleniem krzywej
degradacji w calym zakresie czasu, natomiast W Strukturach melaminowych jego wptyw
ujawnia si¢ glownie jako przyspieszony przyrost ubytku masy w drugiej fazie immersji.
Bezwzgledna skala degradacji pozostaje jednak jednoznacznie determinowana przez

architekture porowatg, przy zachowaniu tej samej hierarchii materiatow.

18.3.5. Pozycjonowanie wynikow

Pod wzglgdem kinetycznym przebiegi ubytku masy U(t) wskazuja, ze stopowanie
modyfikuje nie tylko szybkos$¢ degradacji, lecz rowniez sposob ujawniania si¢ réznic miedzy
materiatami w czasie ekspozycji. W strukturach PU krzywe dla stopow rozdzielaja si¢
stopniowo, a réznice narastajg wraz z czasem immersji (wigksze nachylenie U(t) dla stopow
wzgledem czystego Fe). Jest to spojne z rezimem degradacji, w ktorym tempo ubytku masy
utrzymuje si¢ wzglednie stabilnie, a efekt stopowania manifestuje si¢ gtownie jako wzrost
szybkosci globalnej w stosunku do materiatu referencyjnego.

W przypadku struktur melaminowych réznicowanie przebiegéw U(t) jest stabsze
W pierwszej czesci eksperymentu i staje si¢ wyrazne dopiero W dtuzszych czasach ekspozycji.
W szczegdlnosci probki FeCu wykazujg przebieg bardzo zblizony do czystego Fe, natomiast
obecnos¢ Mn (FeMn) i zwtaszcza kombinacji Mn+Cu (FeMnCu) prowadzi do zauwazalnie
wigkszego ubytku masy w koncowej fazie testu. Taki obraz danych sugeruje,

ze W mikroarchitekturze o grubszych $ciankach i nizszej efektywnej powierzchni réznice
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wynikajace ze sktadu stopowego ujawniajg si¢ przede wszystkim po przekroczeniu pewnego
czasu ekspozycji, a nie od poczatku immers;ji.

Stopy FeMnCu wykazujg najwyzszy ubytek masy zarowno w strukturach PU, jak i Mel,
przy czym skala efektu jest wieksza w PU i narasta bardziej rownomiernie w czasie, natomiast
W Mel uwidacznia si¢ gtownie W pozniejszej fazie. W ujeciu kinetycznym wskazuje to,
ze potaczenie Mn i Cu wzmacnia efekt stopowania wzgledem stopéw dwusktadnikowych,
a mikroarchitektura determinuje, czy efekt ten przejawia si¢ jako state zwiekszenie nachylenia
krzywej (PU), czy jako silniejsze réznicowanie W dtuzszych czasach ekspozycji (Mel).

Zaobserwowane zalezno$ci sg spojne z rozkladem pierwiastkéw W osnowie zelaza
przedstawionym w rozdziale 17.5, gdzie mangan wykazywatl jednorodne rozproszenie W catej
objetosci materiatu, natomiast miedZ wystepowata lokalnie, co moze sprzyja¢ przestrzennemu
zrdéznicowaniu intensywnosci procesow korozyjnych.

Takie zestawienie pozwala traktowac stopowanie jako narzedzie modulujace przebieg

degradacji w ramach rezimu narzuconego przez architekture porowata.

18.4. Wplyw powlok PCL i PCL-ASA na przebieg degradacji pian

zelaznych

Zastosowanie powlok polimerowych na powierzchni pian zelaznych mialo na celu
kontrole kinetyki degradacji oraz modulacj¢ interakcji material—$rodowisko poprzez
wprowadzenie dodatkowej bariery transportowej i zmian¢ lokalnych warunkoéw

elektrochemicznych. Wyniki uwzglgdniono na zbiorczym Rys. 18.3.

18.4.1. Powloka PCL - bariera dyfuzyjna i stabilizacja fazy pasywnej

Zastosowanie powloki istotnie zmienialo przebieg degradacji pian Zelaznych
w warunkach immersyjnych, co byto widoczne w postaci wyraznego obnizenia tempa ubytku
masy w catym analizowanym zakresie czasu. Efekt ten obserwowano zarowno w strukturach
otrzymanych na szablonach poliuretanowych, jak i melaminowych, przy czym jego skala byta
silnie zalezna od architektury porowate;.

W strukturach PU obecno$¢ powtoki PCL prowadzita do znaczacego spowolnienia
degradacji w poréwnaniu z niepowlekanym zelazem. W poczatkowym okresie immersji ubytek
masy byl niewielki, a krzywa U(t) wykazywata tagodny przebieg 0 znacznie mniejszym
nachyleniu niz W przypadku probek referencyjnych. Po 120 dniach ekspozycji catkowity
ubytek masy probek Fe—PCL byt nizszy 0 okoto 40% w stosunku do czystego Fe na tym samym
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szablonie, co jednoznacznie wskazuje na skuteczno$¢ powltoki jako czynnika ograniczajacego
tempo degradacji w strukturach o wysokiej porowatosci i cienkich $ciankach.

Jeszcze silniejszy efekt ochronny obserwowano w strukturach melaminowych. W tym
przypadku ubytek masy probek Fe—PCL pozostawal na bardzo niskim poziomie przez znaczng
cze$¢ eksperymentu, a wyrazniejsze zwigkszenie tempa degradacji nastepowato dopiero
W pdzniejszym okresie immersji. W poréwnaniu z niepowlekanym Fe-Mel powloka PCL
prowadzita do wyraznego wydtuzenia etapu poczatkowego 0 niskiej dynamice zmian masy,
co skutkowato istotnym przesuni¢gciem W czasie momentu narastania ubytku masy.

Zaobserwowane roznice W przebiegu krzywych U(t) wskazuja, ze powloka PCL dziata
jako dodatkowa bariera ograniczajaca dostgp elektrolitu do powierzchni metalu
oraz zmniejszajaca efektywng powierzchni¢ reakcji. W strukturach melaminowych,
charakteryzujacych si¢ grubszymi Sciankami i mniejszg efektywng porowato$cia, efekt ten jest
wyrazniejszy | utrzymuje si¢ duzej w czasie niz W strukturach PU. Dane masowe pokazuja,
ze skuteczno$¢ powtoki PCL w modulowaniu przebiegu degradacji jest determinowana nie
tylko jej obecnoscia, lecz rowniez mikroarchitekturg pian zelaznych.

Przedstawione wyniki potwierdzaja, ze zastosowanie powtoki PCL umozliwia istotne
spowolnienie degradacji pian zelaznych oraz przesunigcie W czasie intensywniejszego ubytku
masy, bez zmiany sktadu chemicznego osnowy metalicznej. Szczegodtowa interpretacja
oddziatywania powloki z warstwa produktow korozji oraz jej wplywu na warunki

elektrochemiczne zostanie omowiona w kolejnych podrozdziatach.

18.4.2. Powloka PCL-ASA — kompromis miedzy funkcja ochronng a aktywnoscia

biologiczng

Wprowadzenie kwasu acetylosalicylowego do warstwy PCL zmodyfikowalo jej
wlasciwo$ci chemiczne 1 degradacyjne. Zmiany te byly widoczne w charakterze krzywych
ubytku masy oraz w relacji pomi¢dzy poczatkowym spowolnieniem degradacji a pézniejszym
wzrostem jej tempa.

W strukturach PU probki Fe-PCL-ASA wykazywaty nadal wyraznie nizszy ubytek
masy niz niepowlekane Fe, co potwierdza zachowanie ochronnej funkcji powtoki polimeroweyj.
Jednoczesnie tempo degradacji byto wyzsze niz w przypadku probek pokrytych czystym PCL.
W poczatkowym okresie immersji krzywe U(t) mialy tagodny przebieg, jednak wraz
z uplywem czasu obserwowano stopniowe zwigkszanie nachylenia, prowadzace

do wyrazniejszego przyrostu ubytku masy W pdzniejszych etapach eksperymentu. W efekcie
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po 120 dniach ubytek masy probek Fe—-PCL-ASA byt wigkszy niz dla Fe-PCL, cho¢ nadal
wyraznie mniejszy niz dla niepowlekanego Fe na tym samym szablonie.

Odmienny charakter zmian zaobserwowano w strukturach melaminowych. W tym
przypadku obecno$¢ ASA prowadzita do wczesniejszego odejscia od niskiego tempa ubytku
masy obserwowanego dla probek Fe-PCL. Krzywe degradacji Fe-PCL-ASA wykazywaty
wyrazniejsze przyspieszenie W pdzniejszym okresie immersji, co skutkowato wigkszym
ubytkiem masy niz w probkach pokrytych czystym PCL, przy jednoczesnym zachowaniu
nizszych wartosci U(t) w poréwnaniu z niepowlekanymi strukturami Fe—Mel.

Porownanie przebiegow degradacji dla probek Fe-PCL i Fe-PCL-ASA wskazuje,
ze obecno$¢ ASA czeSciowo ostabia barierowy charakter powtoki polimerowe;j. Efekt ten nie
prowadzi jednak do catkowitej utraty funkcji ochronnej, lecz raczej do jej stopniowej redukcji
w czasie, co znajduje odzwierciedlenie w zmianie nachylenia krzywych ubytku masy. Skala
tego efektu jest silnie zalezna od mikroarchitektury pian, przy czym w strukturach PU ujawnia
si¢ on W postaci bardziej systematycznego wzrostu tempa degradacji, natomiast w strukturach
melaminowych prowadzi do wczesniejszego przejscia do etapu intensywniejszego ubytku
masy.

Uzyskane dane masowe wskazuja, ze powloka PCL-ASA pehi funkcj¢ posrednia
pomiedzy czystym PCL a brakiem powtoki, umozliwiajac jednoczesne ograniczenie
poczatkowego tempa degradacji oraz stopniowe zwigkszanie intensywnosci ubytku masy
w diuzszej skali czasu. Takie zachowanie odrdznia system PCL—-ASA od powtoki PCL
I stanowi podstawe do dalszej analizy wptywu tej modyfikacji na warunki chemiczne
I elektrochemiczne w mikrosrodowisku materiatu.

Z punktu widzenia kinetyki elektrochemicznej powtoki PCL i PCL-ASA wprowadzaja
dodatkowy op6r dyfuzyjny, ktéry ogranicza transport tlenu i jonéw do powierzchni metalu
oraz modyfikuje warunki elektrochemiczne reakcji korozyjnych. W poczatkowym okresie
degradacji obserwuje si¢ zachowanie zblizone do modelu parabolicznego, charakterystycznego
dla procesow kontrolowanych przez przenoszenie masy. Dopiero po przerwaniu cigglosci
powloki nastepuje przejScie do bardziej aktywnego trybu degradacji, zblizonego do
mechanizmu liniowego, z dominacja rozpuszczania powierzchniowego §wiezo odstonigtych
obszarow metalu.

Zastosowanie powltok polimerowych umozliwia zatem nie tylko kontrolg szybkosci
degradacji, ale rowniez czasowe sterowanie dominujgcym mechanizmem korozyjnym,
co stanowi istotny element projektowania funkcjonalnych, bioresorbowalnych rusztowan

metalicznych.
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18.4.3. Rola architektury porowatej i powlok w ksztaltowaniu rezimu degradacji

Zestawienie wynikow uzyskanych dla prébek powlekanych i niepowlekanych
wskazuje, ze zasadniczy charakter degradacji pian Zelaznych pozostaje narzucony przez ich
architektur¢ porowata, natomiast modyfikacje powierzchniowe prowadza do regulacji
intensywnosci oraz czasowej dynamiki procesu W ramach tego samego rezimu. Niezaleznie
od rodzaju zastosowanej powtoki, porzadek probek wynikajacy z typu zastosowanego szablonu
pozostaje zachowany, co jednoznacznie wskazuje na dominujacg role mikroarchitektury
w kontroli przebiegu degradacji.

Struktury otrzymane na szablonach poliuretanowych, wykazuja przyspieszony
i bardziej rbwnomierny ubytek masy zaréwno w stanie niepowlekanym, jak i po zastosowaniu
powlok PCL oraz PCL-ASA. W ich przypadku obecnos$¢ powtok prowadzi do obnizenia
nachylenia krzywych U(t) oraz wydtuzenia etapu poczatkowego 0 niskiej dynamice zmian
masy, jednak nie zmienia zasadniczego charakteru przebiegu degradacji, ktory pozostaje
intensywniejszy niz W strukturach melaminowych.

Z kolei piany wytwarzane na szablonach melaminowych, wykazuja wyraznie
wolniejszy przebieg degradacji w catym zakresie czasu, zarowno bez powlok, jak i po ich
zastosowaniu. W tym przypadku powtoki polimerowe prowadzg przede wszystkim do dalszego
wydtuzenia etapu 0 niskiej dynamice ubytku masy oraz do przesunigcia W czasie momentu
wyrazniejszego wzrostu tempa degradacji, przy zachowaniu charakterystycznego dla tej
architektury dwufazowego przebiegu procesu.

Poréwnanie wplywu powlok PCL i PCL-ASA wskazuje, ze modyfikacje
powierzchniowe nie znoszg efektu architektury, lecz dziatajg jako czynniki regulujace przebieg
degradacji w czasie. Czysty PCL wzmacnia efekt spowolnienia procesu, natomiast obecnos¢
ASA prowadzi do czeSciowego ostabienia funkcji barierowej powloki i wczesniejszego
ujawnienia si¢ intensywniejszego ubytku masy. W obu przypadkach zmiany te majg charakter
wtorny wzgledem wptywu mikroarchitektury i nie prowadza do odwrdcenia hierarchii tempa
degradacji narzuconej przez porowato$¢ pian.

Takie hierarchiczne ujecie wynikow pozwala traktowaé architektur¢ porowata jako
podstawowy czynnik determinujacy przebieg degradacji pian zelaznych, natomiast powtoki
polimerowe jako narzedzia umozliwiajgce jego czasowg modulacje. Hierarchia ta jest zgodna
Z przyjetym W czeSci teoretycznej modelem degradacji zaprezentowanym W rozdz. 13,
w ktorym geometria porow definiuje podstawowy rezim transportowy, a modyfikacje

chemiczne i powierzchniowe pelnig role regulatoréw drugiego rzedu. W konsekwencji
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skuteczna kontrola degradacji wymaga podej$cia wielopoziomowego, w ktérym projektowanie
mikroarchitektury stanowi pierwszy poziom regulacji, a modyfikacje powierzchniowe petnig

role regulatorow dostrajajacych intensywno$¢ i dynamike procesu w czasie.

18.5. Charakterystyka elektrochemiczna procesu korozji pian zelaznych —

analiza potencjodynamiczna

Badania elektrochemiczne przeprowadzono metoda polaryzacji potencjodynamicznej
w roztworze Hanksa w temperaturze 37°C, a uzyskane krzywe polaryzacyjne pozwolity
wyznaczy¢ potencjat korozyjny Ecor oraz gesto$¢ pradu korozyjnego icorr, ktore stanowig
podstawowe parametry opisujace termodynamiczng sktonnos$¢ do korozji (Ecorr) oraz kinetyke

procesu elektrochemicznego wyrazong poprzez intensywno$¢ pradu korozyjnego (icorr).

Logl....,

Ecorr V

Rys. 18.4 Krzywe polaryzacji potencjodynamicznej dla pian zelaznych w roztworze Hanksa (37 °C)
wykonanych na szablonach: poliuretanowym (PU, linia niebieska) oraz melaminowym (Mel, linia czarna).
W niezmienionej postaci publikowano wczeéniej w [280].

18.5.1. Czyste zelazo — wplyw szablonu

Analiza krzywych polaryzacji potencjodynamicznej (przedstawione na Rys. 18.4)
czystego zelaza ujawnia wyrazny wplyw rodzaju zastosowanego szablonu porotworczego
na odpowiedz elektrochemiczng materialu. Zaréwno potozenie potencjatu korozyjnego,
jak i wartosci gestosci pradu korozyjnego, ktore zestawiono w Tabela 18.3 roznig si¢ istotnie

pomiedzy probkami wykonanymi na szablonie poliuretanowym (PU) oraz melaminowym.
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Tabela 18.3 Parametry potencjodynamiczne probek czystego zelaza wykonanych na szablonach poliuretanowym
(PU) i melaminowym (Mel) w roztworze Hanksa (37 °C).

Prébka Ecorr [mV] icorr [UA]
PU —706 16,95
Mel —542 80,49

Probka czystego Fe otrzymana z wykorzystaniem szablonu PU charakteryzuje si¢
bardziej ujemnym potencjatem korozyjnym, wynoszacym Ecor = —706 mV, co wskazuje
na bardziej aktywny charakter elektrochemiczny powierzchni w stanie réwnowagi.
Jednoczesnie warto$¢ gestosci pradu korozyjnego dla tej probki jest relatywnie niska i wynosi
lcorr = 16,95 HA. W przypadku probki melaminowej obserwuje si¢ wyrazne przesunigcie
potencjatu korozyjnego W kierunku mniej ujemnych wartosci (Ecor = —542 mV), co moze
sugerowa¢ bardziej szlachetne zachowanie elektrochemiczne w poréwnaniu do probki PU.
Jednoczesnie probka ta wykazuje znacznie wyzsza warto$¢ gestosci pradu korozyjnego
(icor = 80,49 PA), wskazujac na intensywniejszy przebieg proceséw elektrochemicznych
w warunkach polaryzacji.

Porownanie krzywych potencjodynamicznych pokazuje zatem, ze zmiana szablonu
prowadzi do odmiennego zestawu parametrow elektrochemicznych: probki melaminowe
charakteryzuja si¢ mniej ujemnym potencjatem korozyjnym, lecz wyzsza gestoscia pradu
korozyjnego, natomiast probki PU wykazuja bardziej ujemny Ecorr przy jednocze$nie nizszym
icorr. Wyniki te wskazuja, ze mikroarchitektura porowata determinowana przez typ szablonu
wplywa na warunki rownowagi elektrochemicznej oraz intensywno$¢ reakcji anodowo-
katodowych w poczatkowym zakresie polaryzacji.

Krzywe polaryzacji potencjodynamicznej dla czystego zelaza (Rys. 18.4) stanowig
punkt odniesienia dla dalszej analizy stopow, umozliwiajac ocen¢ wptywu mikroarchitektury

porowatej bez dodatkowego efektu sktadu chemicznego.

18.5.2. Wplyw dodatkow stopowych na parametry elektrochemiczne

W tej czes$ci rozdzialu przeanalizowano odpowiedz elektrochemiczng porowatych
uktadéw stopowych FeMn, FeCu oraz FeMnCu wytworzonych z wykorzystaniem szablonow
melaminowego i poliuretanowego, na podstawie krzywych polaryzacji potencjodynamicznej
(przedstawionych na Rys. 18.5) oraz wyznaczonych parametrOw Ecorr i icorr (z€Stawione
w Tabela 18.4).

Nalezy podkresli¢, ze pomimo zastosowania tych samych typoéw szablondéw, wyniki
uzyskane dla stopow nie sa bezposrednio porownywane z rezultatami dla czystego zelaza.

Badania  potencjodynamiczne  czystego Fe oraz  stopdw  przeprowadzono
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w réznych terminach, co mogto skutkowaé réznicami w warunkach poczatkowych pomiardw.
Z tego wzgledu dalsza analiza koncentruje si¢ na poréwnaniach wzglednych w obrgbie tej

samej grupy stopow oraz na wpltywie typu szablonu na ich zachowanie elektrochemiczne.
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Rys. 18.5 Krzywe polaryzacji potencjodynamicznej dla pian zelaznych stopowanych dodatkami metalicznymi
wykonanych na szablonach: (a) poliuretanowym (PU) oraz (b) melaminowym (Mel); FeMn (zielony),
FeMnCu (czarny), FeCu (niebieski). Dane opublikowane w artykule [451].

W przeciwienstwie do czystego zelaza, W przypadku stopdw obserwowane roznice
w parametrach potencjodynamicznych wynikaja z naktadania si¢ efektu mikroarchitektury

oraz sktadu chemicznego, przy czym ich wzgledny udziat zalezy od typu zastosowanego
szablonu.

Tabela 18.4 Parametry potencjodynamiczne pian zelaznych stopowanych manganem i miedziag wykonanych
na szablonach melaminowym (Mel) i poliuretanowym (PU).

Material Ecorr [mV] (Mel) icorr [HA] (Mel) Ecorr [mV] (PU) icorr [HA] (PU)
FeMn —475,5 115 —576,6 9,44

FeMnCu —443,5 8,67 —526,8 7,56
FeCu -369.4 8,11 —479,2 19,61
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Wplyw szablonu na odpowiedz elektrochemiczng stopow

Dla wszystkich analizowanych stopow obserwuje si¢ istotny wplyw rodzaju szablonu
na potozenie potencjalu korozyjnego. Probki wykonane na szablonie melaminowym
charakteryzuja si¢ mniej ujemnymi wartosciami Ecorr w porownaniu do odpowiadajgcych im
struktur PU. Dla stopu FeMn potencjat korozyjny wynosi —475,5 mV (melamina)
oraz —576,6 mV (PU), natomiast dla stopu FeMnCu odpowiednio —443,5 mV oraz —526,8 mV.
Analogiczny trend obserwuje si¢ dla stopu FeCu, dla ktorego wartosci Ecorr wynosza
—369,4 mV (melamina) i —479,2 mV (PU).

Analiza wartos$ci gestosci pradu korozyjnego wskazuje jednoczesnie na istotne roznice
pomigdzy strukturami melaminowymi i poliuretanowymi. W serii melaminowej warto$ci icorr
dla stopéw FeMn, FeMnCu i FeCu mieszczg si¢ W przedziale 8,11-11,5 YA, co wskazuje
na wzglednie zblizong intensywnos¢ procesow elektrochemicznych w poczatkowym zakresie
polaryzacji. W przypadku struktur PU obserwuje si¢ wigksze zréznicowanie wartosci icorr,
szczegolnie dla stopu FeCu, dla ktorego gestos¢ pradu korozyjnego osiaga 19,61 pA, istotnie
przewyzszajac wartosci uzyskane dla FeMn (9,44 pA) oraz FeMnCu (7,56 pA).

Porownanie stopow w obrebie tej samej mikroarchitektury porowatej

W obregbie probek melaminowych obserwuje si¢ systematyczne przesuwanie potencjatu
korozyjnego w kierunku mniej ujemnych wartosci wraz ze zmiang sktadu chemicznego stopu.
Potencjal Ecor wzrasta od —475,5 mV dla FeMn, poprzez —443,5 mV dla FeMnCu,
do —369,4 mV dla FeCu. Jednocze$nie wartosci icorr Wykazuja niewielkie zréznicowanie
I mieszczg si¢ W zakresie 8,11-11,5 pnA, co wskazuje na poréwnywalng intensywnos¢ procesow
elektrochemicznych w poczatkowym etapie polaryzacji dla wszystkich trzech stopow.

W przypadku probek PU rowniez obserwuje si¢ przesunigcie potencjatu korozyjnego
w kierunku mniej ujemnych wartos$ci wraz ze zmiang sktadu stopu: od —576,6 mV dla FeMn,
przez —526,8 mV dla FeMnCu, do —479,2 mV dla FeCu. Jednoczesnie struktury PU wykazuja
wyraznie wigksze zroznicowanie wartoSci icorrr Najwyzsza gesto$S¢ pradu korozyjnego
obserwuje si¢ dla stopu FeCu (19,61 puA), podczas gdy dla stopow FeMn i FeMnCu warto$ci
te sg istotnie nizsze | wynoszg odpowiednio 9,44 nA oraz 7,56 pA.

Analiza potencjodynamiczna stopow zelaza wskazuje, ze mikroarchitektura porowata
determinowana przez typ szablonu stanowi dominujacy czynnik ksztaltujacy odpowiedz
elektrochemiczng W poczatkowym etapie polaryzacji, natomiast sktad chemiczny stopu petni
rolg¢ wtorng, modulujac intensywnos¢ procesow elektrochemicznych w ramach narzuconej juz

architektury.
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18.5.3. Korelacja z badaniami immersyjnymi i kinetyka

Poréwnanie wynikow polaryzacji potencjodynamicznej z rezultatami badan
immersyjnych opisanymi w rozdziale 18.2 wskazuje na wyrazne roznice W charakterze i tempie
degradacji pian zelaznych w zalezno$ci od typu mikroarchitektury porowatej. Dla struktur
otrzymanych na szablonie poliuretanowym obserwowano stabilny, niemal liniowy przebieg
korozji w czasie immersji, natomiast probki na melaminie wykazujg przebieg dwufazowy,
Z wyraznym etapem spowolnienia procesu w poczatkowym okresie ekspozycji.

Wyniki potencjodynamiczne wskazuja, ze warto$ci gestosci pradu korozyjnego icorr
oraz potozenie potencjatu korozyjnego Ecorr istotnie r6znig si¢ pomi¢dzy strukturami PU i Mel,
co $wiadczy o odmiennych warunkach inicjacji procesow elektrochemicznych w obu typach
mikroarchitektury. W przypadku czystego Fe probki PU cechowatly si¢ bardziej ujemnym
potencjalem korozyjnym (Ecor = —706 mV), przy nizszym pradzie korozyjnym
(icorr = 16,95 PA), natomiast probki Mel wykazywaty mniej ujemny Ecorr (—542 mV) i istotnie
wyzszy icorr (80,49 pA). Oznacza to, ze sama ,,aktywnos$¢ poczatkowa” uktadu w warunkach
polaryzacji nie przeklada si¢ wprost na dlugoterminowa kinetyke degradacji wyznaczang
metoda ubytku masy.

Zestawienie obu grup wynikéw sugeruje jakosciowa zgodno$¢ pomigdzy charakterem
odpowiedzi potencjodynamicznej a obserwowanymi rezimami degradacji, jednak zalezno$¢ ta
nie ma charakteru prostoliniowego. W strukturach PU inicjalna aktywnos$¢ elektrochemiczna
przechodzi bezposrednio w stabilny rezim degradacji 0 charakterze powierzchniowym.
W  strukturach melaminowych wysoka aktywno$¢ elektrochemiczna obserwowana
w warunkach poczatkowych moze natomiast ulega¢ czasowemu wygaszeniu w wyniku
stabilizacji warstwy produktow korozji, co znajduje odzwierciedlenie w poczatkowym
przebiegu zgodnym z kinetyka paraboliczng (0-60 dni) oraz pdzniejszym przejsciu
do przebiegu liniowego (60120 dni). W takim ujgciu parametry icorr opisujg intensywno$é
inicjacji procesow elektrochemicznych krétkiej skali czasowej (warunki inicjacji i poczatkowej
polaryzacji), lecz nie stanowig bezposredniego predyktora $rednio- i dlugoterminowego tempa
degradaciji.

W analizie potencjodynamicznej wptyw typu szablonu jest widoczny dla wszystkich
badanych stopow jako konsekwentne przesunigcie Ecorr (Mel — PU) oraz zmiana zakresu
zroznicowania icorr. W serii melaminowej warto$ci icorr dla stopdw pozostaja zblizone

(8,11-11,5 pA), podczas gdy w serii PU rozrzut icorr jest wigkszy (7,56-19,61 pA),
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co wskazuje, ze mikroarchitektura porowata moduluje ujawnianie si¢ efektu stopowania
W poczatkowej odpowiedzi elektrochemicznej.

Zestawienie wynikow elektrochemicznych i immersyjnych wskazuje wiec
na komplementarno$¢ obu podejs¢: polaryzacja potencjodynamiczna charakteryzuje warunki
inicjacji i wczesng odpowiedz uktadu (Ecorr, Icorr), Natomiast badania immersyjne wraz z analiza
kinetyczna opisuja ewolucje degradacji w czasie, uwzgledniajac stabilizacje badz destabilizacje
warstw produktow korozji. W przypadku porowatych pian kluczowe znaczenie ma fakt,
ze architektura porowata wplywa jednoczesnie na warunki inicjacji (odpowiedz
potencjodynamiczna) oraz na mozliwo$¢ utrzymania okreslonego rezimu degradacji
w dtuzszym czasie (rezimy liniowe i paraboliczne obserwowane w 18.2), przez co interpretacja
parametrow elektrochemicznych wymaga odniesienia do kinetyki ubytku masy i stabilno$ci
warstwy produktéw korozji.

Oznacza to, ze W porowatych pianach zelaznych parametry elektrochemiczne
charakteryzujg warunki inicjacji procesu, natomiast jego dalszy przebieg i tempo pozostaja
W decydujgcym stopniu narzucone przez mikroarchitekture porowatg i stabilno$§¢ warstwy

produktéw korozji.

18.6. Zmiana pH Srodowiska jako chemiczny wskaznik intensywnosci

degradacji pian zelaznych

Zmiana odczynu $rodowiska W trakcie degradacji materiatow metalicznych stanowi
istotny parametr opisujacy chemiczne oddziatywanie implantu z otoczeniem. W przypadku
biomateriatdéw biodegradowalnych, takich jak piany zZelazne, proces korozji nie ogranicza si¢
jedynie do utraty masy, lecz prowadzi rowniez do modyfikacji sktadu jonowego i rGwnowagi
kwasowo-zasadowej roztworu, co moze mie¢ znaczenie dla warunkéw chemicznych
w mikro$rodowisku implantu.

Monitorowanie zmian pH w roztworze Hanksa podczas testow immersyjnych pozwala
na ocen¢ intensywnosci proceséw hydrolitycznych towarzyszacych rozpuszczaniu metalu
i stanowi czuty, posredni wskaznik tempa degradacji elektrochemicznej. Wyniki 120 dni badan

zestawiono w Tabela 18.5.
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Tabela 18.5 Zmiany pH roztworu Hanksa w czasie dla badanych probek ($rednia + SD).

Czas [dni] Fe FeMn FeCu FeMnCu Fe-PCL Fe-PCL-ASA

0 7,40 + 0,02 7,40+0,02 | 740+0,03 | 740£0,02 | 7,40£0,01 7,40 £ 0,02

5 7,37 +£0,02 7,36+0,03 | 737+0,02 | 735+0,02 | 7,39+0,02 7,39 +£0,02
10 7,34 +£0,01 7,33+0,03 | 7,33+0,02 | 7,31£0,03 | 7,38+0,02 7,37 £0,02
20 7,30+0,01 7,28+0,01 | 729+0,02 | 726+0,03 | 7,35+£0,02 7,34 +0,02
30 7,22 +0,03 718+0,03 | 721+0,01 | 716+0,02 | 7,31£0,02 7,28 £0,02
60 7,19+0,03 714+001 | 717+0,01 | 7,10£0,02 | 7,27+0,03 7,24 +£0,03
90 7,17 £ 0,02 711+0,02 | 715+0,02 | 7,07£0,02 | 7,25+0,03 7,22 +0,01
120 7,15+0,02 7,08+0,01 | 712+0,02 | 7,04£0,02 | 7,23+0,02 7,20 +£0,02

Monitorowanie zmian pH roztworu Hanksa w trakcie degradacji pian zelaznych
pozwolilo na iloSciowa ocen¢ chemicznego wplywu proceséw  korozyjnych
na mikrosrodowisko materiatu. Wszystkie badane probki wykazywaty stopniowy,
systematyczny spadek pH w czasie, co wskazuje na udziat reakcji elektrochemicznych

prowadzacych do zaburzenia lokalnej rownowagi buforowej roztworu.

__ 53— Fe
1 \
- - -4~ FeMn
I P, iz
‘\'\AT --&-+ FeMnCu
7.35 7 . ' N Y\.\ _A%_ .
. 7—‘*_..\. o 77 Fe_PCL_ASA
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Rys. 18.6 Zmiana pH roztworu Hanksa w funkcji czasu dla probek pian zelaznych wykonanych
na szablonie PU: Fe, FeMn, FeCu, FeMnCu, Fe-PCL oraz Fe-PCL-ASA.

18.6.1. Zmiany pH w czasie — analiza poréwnawcza materialow

Wartosci pH rejestrowane w trakcie 120-dniowych testdbw immersyjnych
dla poszczegélnych probek wykazaty systematyczny spadek odczynu Srodowiska

dla wszystkich wariantéw materiatowych. Poczatkowa wartos¢ pH = 7,40 utrzymywata si¢
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jedynie w pierwszych dniach ekspozycji, po czym nastepowato stopniowe zakwaszanie
roztworu.

Najwickszy spadek pH odnotowano dla stopu FeMnCu, gdzie po 120 dniach pH
osiggato wartos¢ 7,04 = 0,02. Jest to materiat charakteryzujacy si¢ jednocze$nie najwyzszym
ubytkiem masy oraz najszybsza kinetyka degradacji, co wskazuje na wyrazng korelacje
pomiedzy tempem procesow korozyjnych a zakwaszeniem srodowiska.

Z kolei probki pokryte powtokg PCL i PCL-ASA wykazywaly istotnie tagodniejszy
spadek pH, co potwierdza ich funkcj¢ barierows, ograniczajacg kontakt metalu z elektrolitem
I spowalniajaca hydrolizg jonow Fe?*.

Charakterystyczng sekwencj¢ intensywnosci zakwaszenia mozna przedstawi¢ w formie
hierarchii:

FeMnCu > FeMn > FeCu > Fe > Fe-PCL-ASA > Fe-PCL
Co pozostaje W pelnej zgodno$ci z hierarchig szybko$ci degradacji wyznaczong

na podstawie ubytku masy oraz parametrow kinetycznych modelu liniowego i parabolicznego.

18.6.2. Znaczenie kliniczne i chemiczne obserwowanych zmian

Zaobserwowany spadek pH pozostaje spdojny z kinetyka degradacji okreslong
na podstawie ubytku masy, wskazujac na sprzezenie pomigdzy intensywnoscig procesow
korozyjnych a chemiczng modyfikacjg mikrosrodowiska. Cho¢ odnotowane zmiany pH nie
osiagaja wartosci skrajnie kwasnych, ich dtugotrwaty charakter oraz lokalne kumulowanie si¢
w  mikrosrodowisku implantu moga prowadzi¢ do istotnych zmian chemicznych
w mikro$rodowisku przylegajacym do materiatu.

Z punktu widzenia chemii nieorganicznej i elektrochemii materiatéw biomedycznych,
kontrola zmiany pH stanowi jeden z kluczowych aspektow projektowania bioresorbowalnych
struktur zelaznych, pozwalajacy na regulacje zarowno szybkos$ci degradacji, jak i chemicznego
oddziatywania implantu na $rodowisko biologiczne. Nalezy przy tym podkresli¢, ze mimo
obserwowanego zakwaszenia S$rodowiska, czyste zelazo wykazuje bardzo dobrg
hemokompatybilnos¢ i niska aktywno$¢ trombogenna, co zostalo szeroko udokumentowane
w badaniach in vitro omoéwionych w czgsci teoretycznej pracy (rozdz. 8.4.2).

Z kolei obecno$¢ powtoki PCL dziata stabilizujgco, ograniczajac bezposredni kontakt
metalu z elektrolitem i spowalniajgc tempo reakcji elektrochemicznych. Wariant Fe-PCL-ASA
wykazuje nieco wigkszy spadek pH w poréwnaniu z Fe-PCL, co mozna wigzac
z kontrolowanym uwalnianiem kwasu acetylosalicylowego oraz jego cze$ciowa hydroliza

w $rodowisku wodnym, prowadzacg do lokalnego obnizenia pH.
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Spadek pH koreluje z tempem degradacji i moze by¢ traktowany jako praktyczny,
chemiczny wskaznik intensywnosci mikrosrodowiska korozyjnego, uzupekniajacy analize

ubytku masy i parametrow kinetycznych.

18.7. Analiza XRD produktéw korozji — ujecie jakosciowe

Analiza dyfrakcyjna XRD zostata przeprowadzona W celu jako$ciowego okreslenia
charakteru produktow korozji powstajacych na powierzchni porowatych pian zelaznych
oraz stopowych podczas immersji w ptynie Hanksa. Badania te uzupetniajg wyniki testow
degradacyjnych, pomiaréw pH oraz obserwacji makroskopowych, pozwalajac na okreslenie
zmian fazowych zachodzacych w trakcie postepujacej korozji materialu oraz interpretacje
charakteru mechanizmu degradacji w kontek$cie stabilnosci i ewolucji warstw produktéw
korozji. Analize wykonano dla probek opartych na matrycach poliuretanowych (PU)
oraz melaminowych (Mel) w trzech punktach czasowych (przed ekspozycja, po 1 miesigcu
oraz po 2 miesigcach). Dodatkowo poddano analizie stop FeMnCu, co umozliwito odniesienie

dynamiki korozji stali stopowej do czystego zelaza.

18.7.1. Charakter og6lny produktéw korozji

W probkach przed ekspozycja dominowaty sygnaly fazy metalicznej zelaza a-Fe 0 sieci
regularnej przestrzennie centrowanej (bcc). Najbardziej charakterystyczny refleks (110) byt
zlokalizowany w okolicach 44,7° 20, natomiast sygnaly (200) 1 (211) byly slabsze,
lecz jednoznacznie identyfikowalne (Rys. 18.7). W przypadku stopu FeMnCu wysoka
zawarto$¢ Mn sprzyjala stabilizacji fazy austenitycznej y-Fe(Mn) o strukturze regularnej
$ciennie centrowane;j (fcc); obserwowano refleksy (111), (200) i (220), typowe dla stopow serii
Fe—Mn. Jednoczesna obecno$¢ sygnaldw o-Fe wskazuje na dwufazowy charakter materiatu
przed korozja.

Po rozpoczeciu immersji refleksy metalicznego Fe ulegaly oslabieniu, a widmo
dyfrakcyjne stopniowo wzbogacato si¢ o sygnaly odpowiadajace produktom korozji.
Jednoczesna obecno$¢ uwodnionych wodorotlenkow (a-FeOOH, y-FeOOH) oraz faz
tlenkowych o wyzszym stopniu krystalicznosci (FesOs, Fe2Os) potwierdza zlozony,
wieloetapowy charakter degradacji, obejmujgcy zaréwno wczesny etap hydrolizy produktow
zelaza, jak 1 pdzniejsza transformacje. Taki zestaw produktow jest charakterystyczny
dla korozji zelaza w §rodowisku zawierajacym jony chlorkowe oraz aniony fosforanowe, przy
umiarkowanym utlenieniu; warunki te sg typowe dla ptynu Hanksa. Obecnos$¢ faz mieszanych

1 naktadajacych sie¢ refleksow, objawiajacych si¢ jako poszerzone refleksy oraz podwyzszone
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tlo dyfrakcyjne w =zakresie 30-38° 20, wskazuje na powstawanie produktéw korozji

o ograniczonej krystaliczno$ci, co jest zgodne z obserwacjami literaturowymi dotyczacymi

korozyjnej degradacji porowatych pian metalicznych [325], [452], [453].
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Rys. 18.7 Poréwnanie dyfraktogramow XRD porowatego zelaza wytworzonego z szablonéw PU (a)
oraz Mel (b) przed ekspozycja korozyjna oraz po 1 i 2 miesigcach inkubacji W ptynie Hanksa (37°C).

Tabela 18.6 Zestawienie orientacyjnych przypisan fazowych charakterystycznych sygnatéw XRD

czystego zelaza.

Przypisanie fazowe
o ~
Nr 20 [°] (® (Cu Ka) Komentarz
1 219 4-FeOOH Szeroki reﬂ?ks msko.lfq.towy, charakterys.ty(.:z.ny dla u.wodn}o.nych
produktéw korozji zelaza; czgsto 0 niskiej krystalicznosci.
2 —26.1 -FeOOH Typowy refleks lepidokrokitu, czgsto obserwowany w cienkich
' v warstwach korozji Fe w srodowiskach fizjologicznych i chlorkowych.
FeaOs (220) / mozliwy Refleks magnetytu; mozhwe’czq.scwwe nakle.ld'anl'e sygnatu z trudno
3 ~30.1 . . krystalicznych fosforandw zelaza (np. vivianit), zwlaszcza
udziat fosforan6w Fe . .
W $rodowisku Hanksa.
4 ~33.9 FeOOH / Fe,0s Obsza'r nalf%gdanla sig reﬂe!(sow goethytu | hgmatytp - pr%y'plsanle
jakosciowe, nierozdzielne przy obecnej rozdzielczo$ci.
5 | ~355-35.6 | FeiOs (311)+ FexOs Dominujacy reﬂelfs produktow koroz_Jl; charakterystyczna strefa
mieszana magnetytu i hematytu.
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Przypisanie fazowe

o '~

Nr| 20 [°] (®) (Cu Ka) Komentarz

N Kolejny refleks uwodnionych wodorotlenkow zelaza, typowych
6 372 FeOOH dla wczesnej i posredniej fazy degradacji.
7 431 FesOs (400) Refleks magnety.tu. 0 qmlarkowanej 1nte1}sywn050}., typowy

dla rozwinigtej warstwy produktéw korozji.
8 447 o-Fe (110) Gltowny r’eﬂ.eks zelaza metal%cznfego 0 sieci .bcc; jego ostabienie
$wiadczy 0 postepujacej degradacji materiatu.
9 495 Fea0s (024) Charakterystyczny refleks hematytu, obecny przy bardziej
zaawansowanych produktach korozji.

10 ~53.2 FeOOH / Fe;Os Obszar naktadania refleksow goethytu i hematytu; sygnat faz

tlenkowych o zréznicowanej krystaliczno$ci.
Refleks magnetytu; jednoznaczny wskaznik obecnosci tej fazy
w warstwie korozyjnej.
Drugi charakterystyczny refleks magnetytu, potwierdzajacy obecnosé

11|~56.9-57.0 Fe;0s (511)

12| 625 Fe:0.4 (440) tej fazy w strukturze produktow korozji.

13 ~65.0 o-Fe (200) Stabszy refleks metalicznego ll:(fc:),ré\zxﬁlkle malejacy wraz Z postgpem

14 823 o-Fe (211) Wyzszy refleks sieci bee zela;a; nlska intensywnos¢, lecz istotny
potwierdzajaco.

Nalezy podkresli¢, ze ze wzgledu na niska krystaliczno$¢ oraz ztozony charakter
produktow korozji, przypisanie fazowe w wielu przypadkach ma charakter jakosciowy.
Obecnos¢ naktadajacych si¢ refleksow ogranicza mozliwos¢ jednoznacznej identyfikacji
ilosciowej poszczegodlnych faz. W zwigzku z tym tabela stuzy uporzadkowaniu obserwowanych
obszaréw dyfrakcyjnych, a nie ilosciowej identyfikacji fazowe;.

Analiza zmian fazowych w czasie wykazuje wyrazng ewolucj¢ charakteru warstwy
korozyjnej. Po jednym miesigcu dominujg fazy uwodnione (a-FeOOH, y-FeOOH), typowe
dla poczatkowego etapu degradacji i formowania si¢ warstwy pasywnej. Po dwoch miesigcach
obserwuje si¢ wzrost udziatu faz tlenkowych o wyzszej krystalicznosci (FesOa, Fe20s3),
co wskazuje na postepujacg transformacj¢ produktow korozji w bardziej stabilne strukturalnie
formy. Proces ten jest szczegdlnie intensywny w probkach PU, co jest zgodne z ich wyzszg
porowatoscig oraz mniejsza stabilnoscig warstwy produktowej zaobserwowang w badaniach

immersyjnych.

18.7.2. Porownanie probek PU i Mel w ujeciu dyfrakcyjnym

Analiza dyfrakcyjna ujawnia réznice W dynamice przemian fazowych pomigdzy

probkami opartymi na szablonie poliuretanowym i melaminowym.

Probki PU
Probki PU wykazywaly wyrazne oslabienie fazy metalicznej juz po pierwszym
miesigcu. Refleks (110) a-Fe istotnie tracit intensywno$¢, a w widmie dominowaty szerokie

I niskokrystaliczne refleksy FeOOH oraz FesOa4, wskazujace na powstawanie strukturalnie
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niestabilnej, stabo uporzadkowanej warstwy produktow korozji 0 ograniczonej zdolnosci
do dlugotrwalej stabilizacji powierzchni. Po dwdch miesigcach udziat fazy metalicznej byt
znacznie zredukowany, a widmo odzwierciedlalo zaawansowany etap transformacji fazowej
warstwy powierzchniowej. Poszerzenie reflekséw i podwyzszone tto swiadczyty o formowaniu
produktow o obnizonej krystalicznos$ci, CO pozostawato spdjne z intensywnym ubytkiem masy
oraz makroskopowym rozpadem struktury. Taki charakter warstwy korozyjnej sprzyja
cyklicznemu odstanianiu $wiezych powierzchni metalu, co jest zgodne z obserwowanym

w badaniach immersyjnych stabilnym, wysokim tempem degradacji struktur PU.

Probki Mel

W prébkach melaminowych zachodzace zmiany byly znacznie tagodniejsze.
Po miesigcu dominowal nadal refleks a-Fe, natomiast produkty korozji mialy bardziej waskie
piki, co wskazywato na ich wyzszg krystaliczno$¢. Warstwa produktowa byta bardziej zwarta,
stabilna i spojna, co sugeruje potencjalnie ograniczong kinetyke dalszej korozji i pozostaje
spojne z zatozonym modelem kinetycznym. Po dwoch miesigcach sygnaty Fe byly nadal
widoczne, a udziat tlenkow FesOa i Fe2Os wzrastal w sposob regularny, nie towarzyszyto temu
jednak intensywne poszerzenie refleksow. Zjawisko to pozostaje w zgodzie z wolniejsza
degradacjg probek Mel, wynikajgca z mniejszej porowatosci i wigkszej grubosci elementéw
kostnych pian.

W celu uporzadkowania zmian fazowych zachodzacych w trakcie degradacji, w Tabela
18.7 zestawiono dominujace produkty korozji identyfikowane metoda XRD po 1 i 2 miesigcach
immersji dla probek PU i Mel.

Tabela 18.7 Poréwnanie faz dominujgcych w probkach z czystego Fe na szablonie poliuretanowym
i melaminowym.

Matryca | Czas Zidentyfikowane fazy dominujgce Charakter warstwy
PU 1 mies. FeOOH, y-FeOOH, Fe;04 stabo krystaliczna
PU 2 mies. FeOOH, FesO., Fe.0s niskokrystaliczna
Mel 1 mies. FeOOH, a-Fe bardziej uporzadkowana (potpasywna)
Mel 2 mies. Fes;04, Fe20s, a-Fe o wyzszej krystalicznosci

Zestawienie to wskazuje, ze struktura melaminowa sprzyja formowaniu bardziej
uporzadkowanych i stabilnych fazowo produktow korozji, podczas gdy architektura PU
prowadzi do powstawania warstw 0 obnizonej krystalicznosci i wickszej heterogenicznosci
strukturalnej. Roznice te wskazujg na odmienne tempo transformacji fazowej i mogag wptywacé
na kinetyke dalszej degradacji materiatu.

Obserwowane roznice W stopniu krystalicznosci produktow korozji oraz w zdolnosci

tworzenia warstwy pasywnej sa zgodne z opisami degradacji porowatych zelaznych
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biomateriatbw W $rodowiskach fizjologicznych, gdzie mikroarchitektura poréw i ich
morfologia silnie modulujg proces korozji i charakter produktéw korozyjnych w porowatych
implantach biodegradowalnych [199], [204], [454].

18.7.3. Zachowanie stopu FeMnCu

W celu oceny wplywu sktadu stopowego na charakter transformacji fazowej produktow
korozji przeanalizowano dyfraktogramy XRD stopu FeMnCu w kolejnych etapach immersji

zestawione w Rys. 18.8.
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Rys. 18.8 Zestawienie dyfraktogramdw XRD stopu FeMnCu przed ekspozycja korozyjna
oraz po 1 i 2 miesigcach inkubacji w ptynie Hanksa w temperaturze 37°C.

Przed ekspozycja widmo dyfrakcyjne stopu FeMnCu odpowiadato mieszaninie faz
v-Fe(Mn) oraz a-Fe, co jest charakterystyczne dla stopow zelaza o wysokiej zawarto$ci
manganu. Obecnos$¢ fazy austenitycznej y-Fe(Mn) wskazuje na stabilizujacy wpltyw Mn
na strukture sieciowg stopu juz w stanie wyjsciowym. Jednoczesna obecnos¢ refleksow a-Fe
$wiadczy o dwufazowym charakterze materiatu przed rozpoczgciem procesu degradacji.

Po jednym miesigcu inkubacji obserwowano wyrazne ostabienie refleksow faz
metalicznych oraz pojawienie si¢ intensywnych sygnaléw odpowiadajacych uwodnionym
produktom korozji (FeOOH) 1 magnetytowi (FesO.). Zjawisko to wskazuje na szybkie
formowanie si¢ warstwy produktow korozji i jej dynamiczng przebudowe juz we wczesnym
etapie degradacji. Po dwoch miesigcach inkubacji refleksy y-Fe(Mn) i1 a-Fe utrzymywaty si¢
jedynie w formie sladowej. Widmo dyfrakcyjne byto zdominowane przez produkty koroz;ji,
co $wiadczy o zaawansowanej transformacji fazowej warstwy powierzchniowej. Przyspieszona

transformacja fazowa produktow korozji obserwowana dla stopu FeMnCu moze by¢
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interpretowana w kontek$cie mechanizméw preferencyjnego rozpuszczania manganu
oraz lokalnych efektow galwanicznych zwigzanych z obecno$cia miedzi, omoéwionych
w rozdziale 11.3.112

W przeciwienstwie do czystego Fe w strukturze melaminowej, gdzie obserwowano
stopniowe 1 stabilne narastanie uporzadkowanych faz tlenkowych, stop FeMnCu wykazuje
znacznie szybsza ewolucje fazowa produktow korozji. Oznacza to, ze w tym uktadzie sktad
chemiczny stopu istotnie modyfikuje przebieg transformacji fazowej warstwy produktowej
1 prowadzi do jej wczesniejszej destabilizacji, mimo mikroarchitektury sprzyjajacej pasywacji.

W dyfraktogramach stopu FeMnCu nie obserwowano odrgbnych refleksow
przypisywanych fazom manganu lub miedzi. Brak wydzielonych faz Mn i Cu potwierdza,
ze pierwiastki te wystepuja w postaci roztwordOw stalych w osnowie zelaza i nie tworza
stabilnych, krystalicznych produktéw korozji mozliwych do jednoznacznej identyfikacji
metodg XRD. Jest to spojne z doniesieniami literaturowymi innych zespolow, ktore
zaobserwowaly podobny efekt [434—436]. Rowniez badania opierajace si¢ tylko na probkach
FeCu potwierdzaja brak wystepowania osobnych sygnatow dla miedzi [437,438].

Obecnos$¢ dodatkéw manifestuje si¢ posrednio poprzez modyfikacje stabilnosci faz
zelazowych 1 przyspieszenie ich transformacji w produkty korozyjne. W trakcie degradacji
mangan ulega preferencyjnemu rozpuszczaniu, a miedz sprzyja lokalnym procesom
galwanicznym. W efekcie dochodzi do intensyfikacji anodowego rozpuszczania zelaza
i destabilizacji warstwy ochronne;j.

Uzyskane wyniki wskazuja, ze w stopie FeMnCu sktad chemiczny nie zmienia
nadrzg¢dnej roli mikroarchitektury porowatej w kontroli mechanizmu degradacji, lecz znaczaco
ogranicza zdolnos$¢ struktury melaminowej do stabilizacji warstwy produktow korozji.
W efekcie transformacja fazowa przebiega szybciej 1 bardziej zblizona jest do obserwowanej
w strukturach PU. Jest to zgodne z wynikami badan kinetycznych i elektrochemicznych, ktore

wskazuja na podwyzszong aktywnos$¢ korozyjng tego stopu.

18.7.4. Korelacja XRD z kinetyka korozji i obserwacjami makroskopowymi

Zintegrowana analiza wynikéw dyfrakcyjnych z danymi z testdw immersyjnych
wykazuje jednoznaczng korelacje pomiedzy charakterem produktow korozji, ich stopniem
krystaliczno$ci oraz tempem degradacji materiatu.

Probki PU, charakteryzujace si¢ najwigkszym ubytkiem masy i najszybszym spadkiem
pH, wykazuja dominacj¢ produktow o niskim stopniu uporzadkowania i ograniczonej

stabilno$ci strukturalnej. To prowadzi do ich tatwego odrywania, pgkania i cyklicznego

250



odstaniania §wiezego metalu. Zjawisko to jest zgodne z liniowym charakterem kinetyki
degradacji oraz dominacja mechanizmu powierzchniowego. Mechanizm ten sprzyja
przyspieszonej korozji i destabilizacji struktury.

Probki Mel tworza bardziej zwarta i uporzadkowang warstwe produktow korozji,
wykazujaca cechy quasi-pasywnej bariery dyfuzyjnej. Jest to spojne z paraboliczno-liniowym
przebiegiem kinetyki degradacji oraz obserwowang stabilno$cia makrostrukturalng probek
w poczatkowym okresie immersji. Stopy FeMnCu wykazuja tendencje do przyspieszonej
transformacji fazowej nawet w strukturze melaminowej. To wskazuje, ze odpowiedni dobor
sktadu chemicznego moze ogranicza¢ zdolno§¢ mikroarchitektury do stabilizacji warstwy
produktowej. Efekt ten nie znosi nadrzg¢dnej roli geometrii porow, lecz modyfikuje charakter
1 trwatos¢ formujacych si¢ produktow korozji, przesuwajac réwnowage w kierunku
wczesniejszej aktywacji mechanizmu powierzchniowego.

Wspdlna analiza wynikéw XRD, danych masowych oraz obserwacji makroskopowych
potwierdza, ze charakter produktow korozji nie jest wylacznie konsekwencja postepujacej
degradacji, lecz aktywnie wspolksztattuje jej przebieg. Stabilno$¢, krystalicznos$¢ 1 ciaglosé
warstwy produktowej determinuja mozliwo$¢ utrzymania okreslonego rezimu degradacji
w czasie, warunkujac przejscie pomigdzy mechanizmem dyfuzyjnie kontrolowanym
a mechanizmem powierzchniowym.

Z perspektywy funkcjonalnej uzyskane wyniki XRD wskazuja, Zze charakter produktow
korozji w badanych pianach zelaznych nie jest jedynie zapisem postgpujacej degradacji,
lecz stanowi integralny element mechanizmu kontrolujgcego jej przebieg. Stopien
krystalicznosci, cigglo$¢ 1 stabilnos¢ warstwy produktowe] determinujg zdolno$¢ materiatu
do czasowej pasywacji lub jej utraty. Wptywaja tez na przejscia pomigdzy rezimem dyfuzyjnie
kontrolowanym a degradacja o charakterze powierzchniowym. W tym uj¢ciu mikroarchitektura
porowata narzuca podstawowy scenariusz transformacji fazowej produktow korozji, natomiast
sktad chemiczny stopu modyfikuje tempo 1 intensywnos$¢ tych przemian w ramach zadanej
geometrii.

Zroznicowany stopien krystalicznosci i1 stabilnosci produktow korozji obserwowany
metoda XRD potwierdza kluczows role warstwy Fe—O—OH jako regulatora degradacji, zgodnie
z hierarchicznym ujgciem powierzchni (rozdz. 13.2.1) oraz modelu kontroli degradacji (rozdz.
13.3.5). Analiza XRD dostarcza wiec mechanistycznego uzasadnienia
dla obserwowanych réznic kinetycznych i potwierdza, Ze kontrola stabilno$ci warstwy
produktow korozji moze by¢ traktowana jako jedno z kluczowych narzedzi projektowych

w inzynierii bioresorbowalnych struktur zelaznych.

251



18.8. Degradacja czystego zelaza w warunkach dynamicznych — model

przeplywowy

W warunkach dynamicznych proces degradacji zZelaza ulega istotnej modyfikacji
W poréwnaniu z testami prowadzonymi w srodowisku statycznym. Ciagly przeptyw elektrolitu
ogranicza mozliwo$¢ akumulacji produktow korozji w bezposrednim sasiedztwie powierzchni
metalu, sprzyjajac ich biezagcemu usuwaniu oraz utrzymaniu stalej wymiany jonowe;.
W konsekwencji warstwa produktéw korozji charakteryzuje si¢ mniejsza stabilnoscia
| ograniczong zdolno$cig do petnienia funkcji pasywacyjnej, co moze prowadzi¢ do utrwalenia
degradacji 0 charakterze powierzchniowym. Warunki takie sg blizsze rzeczywistemu
srodowisku naczyniowemu, W ktorym produkty degradacji implantu sg stale usuwane przez
przeptyw krwi.

W celu przyblizenia wptywu hydrodynamiki $rodowiska na przebieg degradacji pian
zelaznych opracowano autorski model przeptywowy, umozliwiajacy prowadzenie badan
w warunkach ciaglego przeptywu roztworu Hanksa. Schemat oraz dokumentacje fotograficzna
zbudowanego uktadu przedstawiono na Rys. 18.9. Uktad ten stanowit probe odwzorowania
cigglego przeptywu ptynu ustrojowego w Kkontakcie z materialem implantacyjnym,
W przeciwienstwie do standardowych testow immersyjnych prowadzonych w warunkach
statycznych.

Tak skonstruowany system umozliwiat:

e ciggle usuwanie produktow korozji z powierzchni probki,

e stalg wymiang elektrolitu,

e utrzymanie gradientow stezenia zblizonych do warunkow fizjologicznych,

e ograniczenie efektu lokalnego przesycenia jonami Fe?'/Fe*".
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Rys. 18.9 Model przeptywowy zastosowany do badan degradacji pian zelaznych w warunkach dynamicznych:
(a) komora przeptywowa przed rozpoczgciem eksperymentu, (b—c) widok probek w trakcie badania
po 2 i 4 tygodniach ekspozycji, (d) schemat ideowy uktadu z wymuszonym przeptywem roztworu Hanksa
w temperaturze 37°C.

Ubytek masy probek po 30 dniach ekspozycji przyjeto jako miare zintegrowanego
tempa degradacji w warunkach przeptywowych. Szczegétowe wartoéci zmian masy
poszczegblnych prébek zestawiono w Tabela 18.8, natomiast w analizie porownawczej
wykorzystano wartosci $rednie wraz z odchyleniem standardowym, co pozwolilo na oceng

jednorodnosci procesu degradacji.

Tabela 18.8 Ubytek masy czystego zelaza po 30 dniach ekspozycji w warunkach przeptywowych w roztworze

Hanksa (37°C).
Szablon Masa poczatkowa [mg]| Masa po 30 dniach [mg] Ubytek masy [%0]

PU 632 477,6 24,4
718 534,0 25,6
932 690,6 25,9
640 468,0 26,9
756 548,2 27,5
801 587,0 26,7

PU (Srednia + SD) — — 26,17 £1,09
Mel 3014 2791,0 7,40
2806 2581,5 8,00
2984 2736,3 8,30
3086 28175 8,70
2894 2633,0 9,02
2966 2682,0 9,57

Mel (Srednia + SD) — — 8,50+ 0,77
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Porownanie wynikow uzyskanych w modelu przeptywowym z rezultatami testow
immersyjnych w warunkach statycznych jednoznacznie wskazuje na istotny wplyw
hydrodynamiki srodowiska na kinetyke degradacji czystego zelaza. W warunkach statycznych
po 30 dniach ekspozycji ubytek masy probek wykonanych na szablonie poliuretanowym
wynosit 18,7%, a dla probek melaminowych 6,8%. W tych warunkach degradacja pian PU byla
okoto 2,7-krotnie szybsza niz struktur melaminowych.

W warunkach przeptywowych roznice te poglebily si¢. Sredni ubytek masy probek PU
wzrést do 26,17 + 1,09%, co oznacza przyrost o okolo 7,5 punktu procentowego wzgledem
testow statycznych. Dla probek melaminowych ubytek masy wyniost 8,50 = 0,77%, czyli
wzrost o okoto 1,7 punktu procentowego. Przeptyw przyspiesza degradacje obu typow struktur,
ale jego wplyw jest wyraznie silniejszy w przypadku cienkos$ciennych pian PU, ktorych
degradacja w warunkach dynamicznych byla ponad trzykrotnie szybsza niz struktur
melaminowych.

Zaobserwowane roznice wskazuja, ze w strukturach PU proces degradacji silnie zalezy
od warunkow transportowych 1 w warunkach przeptywu utrwala si¢ w rezimie kinetycznym
kontrolowanym dostgpnoscia powierzchni reaktywnej. Ciagle usuwanie produktéw korozji
zapobiega formowaniu stabilnej warstwy pasywnej 1 utrzymuje wysoka aktywno$¢
elektrochemiczng powierzchni metalu. W przypadku struktur melaminowych wzrost tempa
degradacji w warunkach dynamicznych jest wyrazZnie mniejszy, co potwierdza ich wigksza
zdolnos$¢ do tworzenia zwartych warstw produktow korozji o charakterze barierowym. Nawet
przy przeplywie warstwa ta zachowuje cze$ciowg integralno$¢, ograniczajgc transport jonow
1 spowalniajac dalszg degradacjg.

Zestawienie wynikow z testow statycznych i przeplywowych wskazuje zatem,
ze hydrodynamika $rodowiska stanowi istotny czynnik ujawniajacy rzeczywista podatno$é
cienko$ciennych struktur porowatych na przyspieszong biodegradacj¢. Zaobserwowany wptyw
przeplywu na przyspieszenie degradacji jest zgodny z opisanymi w czg$ci teoretycznej
mechanizmami, w ktorych usuwanie produktéw korozji i utatwiony dostep tlenu prowadza
do utrwalenia rezimu degradacji o charakterze powierzchniowym (rozdz. 8.2.2).

Nalezy jednak podkresli¢, ze ze wzgledu na jednopunktowy charakter czasowy
pomiaru, uzyskane wyniki nalezy traktowa¢ jako analize poréwnawczg wczesnego etapu
degradacji, a nie pelny opis dlugoterminowej kinetyki obejmujacej pdzniejsze procesy
stabilizacji i reorganizacji warstwy produktéw korozji.

Reasumujac, wszystkie wyniki wskazuja, ze degradacja pian zelaznych jest procesem

wieloczynnikowym. Stopowanie oraz zastosowanie powlok polimerowych petnig role
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regulatorow drugiego rzedu, umozliwiajac dalsze dostrajanie tempa i charakteru procesu
korozyjnego w ramach architektury zadanej przez strukture poréw.

Kluczowym elementem mechanizmu degradacji jest stabilno$¢, krystalicznos¢
1 ciggtos¢ warstwy produktow korozji. Te cechy determinujg mozliwo$¢ czasowej pasywacji
materialu oraz przejscia miedzy rezimem dyfuzyjnie kontrolowanym a degradacja
o charakterze powierzchniowym. Ewolucja tych warstw decyduje takze o wrazliwosci uktadu
na warunki transportowe, w tym obecno$¢ przeptywu, co ma szczegdlne znaczenie
w konteks$cie zastosowan implantacyjnych.

Tak zdefiniowana charakterystyka degradacji stanowi bezposrednie tlo do interpretacji
wynikow biologicznych, w ktorych produkty korozji, tempo ich powstawania
oraz towarzyszace zmiany mikrosrodowiska (m.in. pH 1 lokalny sktad jonowy) odgrywaja

kluczowa rolg w ksztattowaniu odpowiedzi komorkowej i tkankowe;.
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19. Odpowiedz biologiczna jako wskaznik mikrosrodowiska:

badania in vitro

19.1. Zalozenia i koncepcja badan biologicznych

Rozdzial 19 uzupehia analiz¢ degradacji pian zelaznych 0 wymiar biologiczny,
traktujac odpowiedz komodrkowsq jako posredni wskaznik zmian mikrosrodowiska chemicznego

generowanego podczas degradacji materiatu.

19.1.1. Cel i zakres badan biologicznych

Badania biologiczne przeprowadzone w niniejszej pracy mialy na celu oceng
oddziatywania porowatych pian zelaznych na wybrane modele komodrkowe istotne z punktu
widzenia potencjalnych zastosowan implantacyjnych, W szczegdlnosci w Srodowisku
naczyniowym. Zakres tej czg$ci pracy obejmowat analiz¢ odpowiedzi komoérek na produkty
degradacji materiatu w warunkach in vitro, z uwzgl¢dnieniem zaréwno aspektow

cytotoksycznosci, jak i modulacji odpowiedzi zapalnej.

19.1.2. Koncepcja biologii jako wskaznika mikrosrodowiska chemicznego

Badania biologiczne przedstawione w niniejszym rozdziale nie sg pelna ocena
biozgodnosci klinicznej, lecz majg charakter modelowy 1 interpretacyjny. Ich celem bylo
zbadanie, jak produkty degradacji porowatych pian zelaznych ksztattujg $rodowisko
chemiczne, na ktdre reaguja komorki istotne dla srodowiska naczyniowego i odpowiedzi
zapalnej.

W zwiagzku z tym odpowiedz komdrkowa nie byla interpretowana jako bezposrednia
miara ,,biozgodno$ci” materiatu, lecz jako biologiczny wskaznik zmian fizykochemicznych
zachodzacych w otoczeniu komorek, takich jak stezenie jonow metali, obecnos¢ produktow
korozji czy lokalne przesunigcia pH.

Przyjeta perspektywa pozwala powigza¢ wyniki biologiczne z kinetyka degradacji
materialu, bez upraszczania ztozonej odpowiedzi komorkowej do prostej klasyfikacji materiatu

jako ,,biozgodnego lub niebiozgodnego”.

19.1.3. Metoda ekstraktow jako narzedzie badawcze

Wszystkie badania biologiczne przeprowadzono =z wykorzystaniem modelu

ekstraktowego. W tym podejsciu komoérki nie miaty bezposredniego kontaktu z powierzchnig
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materiatu, lecz byly eksponowane tylko na substancje uwalniane z pian zelaznych do pozywki
hodowlanej podczas inkubacji. Model ekstraktowy pozwala powiaza¢ odpowiedz komodrkowa
z ecfektywnos$cig uwalniania rozpuszczalnych sktadnikow degradacji, co koresponduje
z koncepcja stabilnosci warstwy produktow korozji jako regulatora tempa degradacji opisang
w podrozdziale 8.2.5. W praktyce zmiennos$¢ efektu biologicznego moze odzwierciedla¢
réznice w ciaglosci 1 wilasciwosciach transportowych tej warstwy, omawiane w czegsci
teoretycznej.

Podejscie to pozwala na selektywng ocen¢ oddzialywania chemicznego produktow
degradacji materialu, niezaleznie od topografii powierzchni, chropowatos$ci czy geometrii
porow. Jest to szczegodlnie uzasadnione w przypadku materiatdow porowatych o zlozonej
architekturze, gdzie bezposredni kontakt komorka—materiat mogiby prowadzi¢ do trudnych
do rozdzielenia efektow mechanicznych i chemicznych. Pomija to takze problem z nalozeniem
komorek na silnie porowatg powierzchni¢ i utrzymaniem ich na niej podczas badan.

Uzyskane wyniki nalezy interpretowac jako odpowiedz komodrek na zmieniajace si¢
mikrosrodowisko chemiczne generowane przez degradujacy material, a nie jako ocene

interakcji adhezyjnych czy morfologicznych na powierzchni implantu.

19.1.4. Etapowy charakter badan biologicznych

Badania biologiczne zaprojektowano jako proces dwuetapowy. W pierwszym etapie
przeprowadzono wstepna ocene odpowiedzi komorkowej na ekstrakty z porowatych rusztowan
wykonanych z czystego Zelaza, ktore stanowity materiat referencyjny dla dalszych analiz.

Drugi etap obejmowal probki modyfikowane dodatkami stopowymi (Mn, Cu)
oraz probki pokryte powlokami polimerowymi (PCL oraz PCL z dodatkiem kwasu
acetylosalicylowego). Celem tego etapu byla ocena wplywu bardziej zaawansowanych
modyfikacji materialowych na charakter mikrosrodowiska chemicznego oraz wynikajaca
Zz niego odpowiedz komorkowa. Zastosowanie powlok polimerowych traktowano jako
modyfikacje migdzyfazowa o funkcji bariery transportowej i potencjalnego no$nika substancji

aktywnej, zgodnie z koncepcja przedstawiong w rozdz. 12.3.

19.1.5. Modele komorkowe i zakres ocen biologicznych

Do badan wybrano cztery linie komoérkowe reprezentujace kluczowe elementy
odpowiedzi naczyniowej i immunologicznej na material implantacyjny:
e HASMC — komorki migsni gtadkich aorty, odgrywajace istotng role w przebudowie

$ciany naczyniowej,
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e HUVEC - komorki S$rédbtonka, kluczowe dla procesOw neoangiogenezy
I utrzymania homeostazy naczyniowej,
e 1929 —fibroblasty jako linia referencyjna w ocenie cytotoksycznosci,
e RAW 264.7 — makrofagi, stanowigce model odpowiedzi zapalnej i aktywacji uktadu
odpornosciowego.
Oceniano zaréwno cytotoksycznos$¢ ekstraktow, analizowang na podstawie testu MTT,
jak i zdolnos$¢ materiatow do modulowania odpowiedzi zapalnej poprzez oznaczenie poziomu

wybranych cytokin prozapalnych (IL-6, TNF-a, MCP-1).

19.1.6. Uwaga terminologiczna dotyczgca oznaczen kwasu acetylosalicylowego

W niniejszym rozdziale, a takze w opisach wynikéw badan biologicznych, stosowane
sg zamiennie oznaczenia AA oraz ASA w odniesieniu do kwasu acetylosalicylowego. Oba
skroty odnoszg sie do tej samej substancji chemicznej i sg powszechnie spotykane w literaturze
przedmiotu, przy czym ASA (ang. acetylsalicylic acid) stanowi oznaczenie anglojezyczne,
natomiast AA bywa stosowane jako skrét roboczy w opisach materiatowych i zestawieniach
probek.

Zastosowanie obu oznaczen wynika z zachowania spdjnosci z oryginalnymi
oznaczeniami probek oraz opisami uzytymi W dokumentacji eksperymentalnej i materiatach
przygotowanych na potrzeby publikacji. R6znica ta ma wylgcznie charakter terminologiczny
I nie oznacza zadnych roznic sktadu chemicznego, mechanizmu dziatania ani sposobu aplikacji
substancji. W kazdym przypadku obecnos¢ AA/ASA odnosi si¢ do tego samego komponentu
aktywnego w powtoce PCL.

19.2. Etap |

Wyniki badan przedstawionych w niniejszym podrozdziale opracowano na podstawie
danych, ktére opublikowano juz w [280].

W pierwszym etapie badan biologicznych oceniono wpltyw ekstraktow z porowatych
pian zelaznych otrzymanych na szablonach poliuretanowym i melaminowym na wybrane linie
komorkowe: fibroblasty L929, HASMS oraz HUVEC. Analiz¢ przeprowadzono z
wykorzystaniem testu MTT oraz oznaczenia uwalniania LDH jako wskaznika uszkodzenia bton

komarkowych a wyniki przedstawiono na Rys. 19.1.
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Rys. 19.1 Wptyw ekstraktow z porowatych pian zelaznych otrzymanych na szablonach poliuretanowym (PU)
i melaminowym (Mel) na zywotno$¢ komérek HASMC (a, d), HUVEC (b, e) oraz fibroblastow L929 (c, f).

Uzyskane wyniki wskazuja, ze odpowiedz komodrkowa zalezata gtownie od stezenia
ekstraktu i czasu ekspozycji, a nie byta jednoznacznie determinowana przez typ zastosowanego
szablonu. Wraz ze wzrostem udziatlu ekstraktu (od rozcienczenia 1:10 do 1:1) i wydtuzeniem
inkubacji z 24 do 72 h obserwowano stopniowy spadek zywotnosci komoérek oraz wzrost
poziomu LDH (Rys. 19.1a, f), co $wiadczy o narastajgcym obcigzeniu Srodowiska
komoérkowego produktami degradacji materiatu.

Fibroblasty L1929 wykazywaly najwyzsza odporno$¢ na dzialanie ekstraktow.
W wiekszo$ci analizowanych warunkow zywotno$¢ komoérek utrzymywata sie¢ powyzej progu

70%, uznawanego za graniczny poziom cytotoksycznosci, a wzrost LDH byl umiarkowany.

259



Komorki HASMC charakteryzowaty si¢ wicksza wrazliwos$cia, szczeg6lnie przy najwyzszych
stezeniach ekstraktéw i po 72 h ekspozycji. Przejawialo si¢ to wyraznym spadkiem aktywnos$ci
metabolicznej 1 nasileniem markerow uszkodzen. Najsilniejsza reakcje obserwowano
w przypadku komorek HUVEC (Rys. 19.1b.e), u ktorych przy wysokim st¢zeniu ekstraktu
i wydluzonej inkubacji dochodzito do gwaltownego obnizenia zywotnoS$ci i wyraznej
odpowiedzi cytotoksycznej.

Poréwnanie odpowiedzi komorkowej na ekstrakty z probek PU i Mel nie wykazato
jednoznacznej, systematycznej przewagi jednego typu struktury. Zaobserwowane roznice
mialy charakter iloSciowy i1 lokalny. W cze$ci warunkoOw nieco wyrazniejsze obnizenie
zywotno$ci dotyczyto PU, w innych warto$ci byly poréwnywalne lub réznice byty pomijalne.
Sugeruje to, ze odmienna morfologia pian moze wplywa¢ na przebieg degradacji i sklad
chemiczny ekstraktow, jednak efekt ten nie pozwala jednoznacznie klasyfikowa¢ jednej z pian

jako bardziej lub mniej biozgodnej.

19.2.1. Powiazanie z degradacja korozyjng

Zaobserwowane zmiany odpowiedzi komorkowej pozostajg spdjne Z wynikami badan
degradacyjnych. Zarowno PU, jak i Mel ulegaly systematycznemu procesowi korozji
w warunkach immersyjnych, co prowadzilo do uwalniania jonéw zelaza oraz tworzenia
produktow korozji modyfikujacych lokalne warunki chemiczne, w tym pH i potencjat redoks
srodowiska hodowlanego. Poziom tych produktow, odzwierciedlony posrednio przez st¢zenie
ekstraktu oraz czas ekspozycji, stanowit gldowny czynnik determinujacy charakter odpowiedzi
komorkowe;.

Pomimo wyzszego ubytku masy obserwowanego dla pian PU, nie przetozylo si¢ to
jednoznacznie na silniejsza reakcje biologiczng we wszystkich analizowanych liniach
komorkowych. Wskazuje to, ze zalezno$¢ migdzy intensywnoscig degradacji a odpowiedzia
komoOrkowa nie ma charakteru liniowego i moze by¢ modulowana przez wrazliwo$é
konkretnego typu komorek oraz ich zdolno$¢ adaptacji do zmieniajacych si¢ warunkoéw
chemicznych mikro$rodowiska.

Wyniki te potwierdzaja, ze degradacja materialu wptywa na $rodowisko biologiczne
W sposob ztozony, a jej tempo nie moze by¢ traktowane jako jedyny predyktor stopnia
odpowiedzi cytotoksycznej. Obserwowany brak jednoznacznej korelacji pomiedzy ubytkiem
masy a intensywnos$cia odpowiedzi komorkowej pozostaje spojny z mechanizmami opisanymi

w rozdz. 10.1i 10.4, gdzie wskazano, ze W strukturach porowatych charakter mikrosrodowiska
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chemicznego jest silnie modulowany przez mikrostrukture $cianek i narastanie produktéw

korozji wewnatrz porow.

19.2.2. Mozliwy wplyw zanieczyszczen po szablonie

Analiza spektroskopowa Ramana wykazala obecno$¢ pozostatosci po szablonie
poliuretanowym w strukturze pian PU. Zanieczyszczenia te mogg stanowi¢ czynnik wtornie
modulujacy sktad chemiczny ekstraktow, a tym samym potencjalnie wpltywaé na odpowiedz
biologiczng komorek.

Na podstawie uzyskanych wynikéw nie jest jednak mozliwe jednoznaczne okreslenie
skali ani mechanizmu tego oddziatywania. Obserwowane efekty biologiczne nie pozwalaja
na rozréznienie, W jakim stopniu sg one konsekwencjg samej degradacji zelaza, a w jakim
ewentualnego udzialu pozostalo$ci polimerowych. Z tego wzgledu ich rola powinna by¢
traktowana jako potencjalna, lecz niewykluczajaca dominujacego wpltywu produktow korozji
zelaza.

Sumarycznie, wyniki Etapu | wskazuja, ze odpowiedZ komorkowa na ekstrakty z pian
Z czystego zelaza byla przede wszystkim determinowana st¢zeniem produktéow degradacji
oraz czasem ekspozycji, przy wyraznym zroznicowaniu wrazliwosci poszczegolnych linii
komorkowych. Fibroblasty 1.929 wykazywaly najwyzsza tolerancje, natomiast komorki
srodblonka 1 migéni gladkich reagowaly w sposob bardziej wrazliwy na zmiany
mikro§rodowiska. Porownanie pian wytworzonych na szablonach poliuretanowym
I melaminowym nie pozwala na jednoznaczne réznicowanie ich biooddziatywania W ujeciu
jakosciowym, a obserwowane rdéznice maja charakter iloSciowy 1 zalezny od warunkow

ekspozycji.

19.3. Etap Il — wplyw modyfikacji stopowych i powlok na odpowiedz

komorkowa

Wyniki badan przedstawionych w niniejszym podrozdziale 19.3 opracowano
na podstawie danych opublikowanych w publikacji [451].

Drugi etap badan biologicznych koncentrowat si¢ na ocenie wplywu zaawansowanych
modyfikacji materialowych na odpowiedz komorek in vitro. Analizowano piany stopowe
na bazie zelaza (Fe-Mn, Fe—Cu, Fe-Mn-Cu) oraz probki Fe-Mn—Cu dodatkowo pokryte
powtoka z poli(e-kaprolaktonu) zawierajaca kwas acetylosalicylowy (PCL-ASA), wytworzone
na szablonach poliuretanowych i melaminowych.
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Ekstrakty uzyskiwano po 72-godzinnej inkubacji materiatdow w pozywce hodowlane;j,
a nastgpnie stosowano je W seriach rozcienczen zgodnie Z wytycznymi norm ISO, co pozwalato
na ocen¢ zaleznosci odpowiedzi biologicznej od intensywno$ci oddzialywania produktow
degradaciji.

Badania przeprowadzono na czterech liniach komérkowych o kluczowym znaczeniu
z punktu widzenia potencjalnych aplikacji naczyniowych i odpowiedzi immunologicznej:
fibroblastach L929, HASMC, HUVEC oraz makrofagach RAW 264.7. Odpowiedz komérkowa
oceniano na podstawie testu MTT, odzwierciedlajgcego aktywno$¢ metaboliczng |
przezywalnos¢ komorek, oraz analizy poziomu cytokin prozapalnych (IL-6, TNF-o, MCP-1)
dla modeli HUVEC i RAW, umozliwiajacej ocen¢ potencjalu materiatdw do modulowania
odpowiedzi zapalne;j.

W przypadku probek powlekanych zaktadano sekwencyjny charakter oddziatywania
powloki polimerowej na warunki ekstraktu (faza barierowa oraz faza zmian chemicznych

zwigzanych z degradacja powloki), zgodnie z mechanizmem opisanym w rozdz. 13.3.
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19.3.1. Zywotno$é komérek - MTT

HASMC
Wyniki testu MTT dla komorek HASMC przedstawiono na Rys. 19.2.
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Rys. 19.2. Zywotnos¢ komorek HASMC po ekspozycji na ekstrakty z pian Fe oraz Fe-Mn, Fe-Cu i Fe-Mn-Cu
(PU i Mel), z uwzglednieniem prébek niepowlekanych oraz powlekanych PCL-ASA.
Wyniki przedstawiono jako % kontroli.

W przypadku komorek miegsni gltadkich aorty wiekszos¢ badanych ekstraktow nie
wykazywata wyraznego dziatania cytotoksycznego W rozcienczeniach 1:10-1:3. Spadek
zywotnosci ponizej 70% (prog cytotoksycznosci zgodnie z normami I1SO [438]) pojawiat sig
glownie przy zastosowaniu ekstraktdéw nierozcienczonych oraz po wydluzeniu czasu
ekspozycji, co wskazuje, ze reakcja komorek byta w duzej mierze zalezna od stopnia obcigzenia
srodowiska produktami degradacji.

Na tym tle szczegolnie korzystnie prezentowata si¢ probka Fe—Mn wytworzona
na szablonie poliuretanowym (Fepu+Mn), dla ktérej nie zaobserwowano efektu
cytotoksycznego nawet po 72 godzinach inkubacji (Rys. 19.2). Wynik ten $wiadczy 0 dobrej
tolerancji produktow degradacji tego stopu przez komoérki HASMC i sugeruje, ze modyfikacja
manganem, W polaczeniu z okreslong architekturg struktury, sprzyja utrzymaniu stabilnego

mikrosrodowiska komérkowego.
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Lagodniejsza odpowiedz komorek dla probek Fe—Mn, mimo przyspieszonej degradacji,
pozostaje zgodna z mechanizmem opisanym w rozdz. 11.3.1, gdzie wskazano, ze produkty
korozji Fe—-Mn nie wykazuja istotnej toksycznosci i nie indukuja silnej aktywacji zapalnej
w badaniach in vitro i in vivo.

Relatywnie dobrg odpowiedz biologiczng odnotowano rowniez dla prébek Feme+Cu,
FemertCu+Mn+ASA, Fepu, Fepu+Cu+Mn oraz Fepy+Cu+Mn+ASA, w przypadku ktorych
obnizenie zywotno$ci byto umiarkowane i ujawniato si¢ glownie w warunkach skrajnych
(ekstrakt nierozcienczony, dtuzszy czas ekspozycji). W pozostalych wariantach spadek
aktywnosci metabolicznej miat charakter stopniowy I nie wskazywat na silne, bezposrednie

dzialanie toksyczne.

L929
Wyniki testu MTT dla fibroblastéw L929 przedstawiono na Rys. 19.3.
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Rys. 19.3 Zywotnos¢ fibroblastow L1929 po inkubacji z ekstraktami z modyfikowanych pian zelaznych.
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Fibroblasty L929 charakteryzowaly si¢ relatywnie wysoka odpornoscig na dziatanie
ekstraktow pochodzacych z badanych pian zelaznych. W wigkszoséci przypadkow ich
zywotno$¢ pozostawata powyzej progu 70%, uznawanego za granic¢ cytotoksycznosci,
a wyrazniejsze obnizenie obserwowano dopiero przy najwyzszych stezeniach ekstraktow
oraz w warunkach intensywniejszej ekspozycji (Rys. 19.3).

Najkorzystniejsza odpowiedz odnotowano dla probek Feme+Cu, Fepu, Fepu+Cu
oraz Fepy+Mn, ktore wykazywaty stabilny profil biologiczny W szerokim zakresie rozcienczen.
W tych przypadkach spadki ponizej progu cytotoksycznosci mialy charakter sporadyczny
I ograniczaly si¢ gtdéwnie do warunkow skrajnych, co wskazuje na dobrg tolerancje produktow
degradacji przez komorki fibroblastow.

Uzyskane wyniki potwierdzaja, ze modyfikacje stopowe W postaci dodatku manganu
lub miedzi nie prowadza do istotnego pogorszenia biozgodnosci w modelu L929. W wielu
przypadkach profil odpowiedzi tych komorek byl zblizony do obserwowanego dla pian
referencyjnych z czystego zelaza, a miejscami nawet nieznacznie korzystniejszy, co sugeruje,
ze obecno$¢ tych pierwiastkoOw nie stanowi czynnika destabilizujacego lokalne §rodowisko

komoérkowe.

HUVEC
Wyniki testu MTT dla komoérek HUVEC przedstawiono na Rys. 19.4.
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Rys. 19.4 Zywotno$¢ komérek $rodbtonka HUVEC po ekspozycji na ekstrakty z pian Fe oraz ich wariantow
stopowych i powlekanych.

Komoérki $rodblonka HUVEC byly, podobnie jak w Etapie I, najbardzie; wrazliwe
na dzialanie ekstraktow. Tendencja zmian byta zgodna z oczekiwaniami: wzrost st¢zenia
ekstraktu i czasu inkubacji prowadzit do spadku zywotno$ci, przy czym efekt ten byt
najsilniejszy dla ekstraktow nierozcienczonych i po 4872 h.

Z punktu widzenia poréwnania struktur na szablonie poliuretanowym i melaminowym
mozna zauwazy¢, ze dla wielu probek opartych na Fepy toksyczny efekt pojawial si¢ gtdéwnie
w przypadku ekstraktu nierozcienczonego oraz po dtuzszej inkubacji, podczas gdy dla probek
Femel spadek zywotnos$ci ponizej 70% obserwowano juz przy nizszych rozcienczeniach (1:6,
1:3). Najlagodniejszy profil dziatania ws$rdd probek melaminowych wykazywaly Fewmel,
Femei+Cu i Feme+ASA.

Roznice te majg jednak charakter ilosciowy, a nie jakosciowy — we wszystkich seriach
obowigzuje ten sam schemat: im wyzsze stezenie ekstraktu i dluzszy czas inkubacji, tym

wieksze obcigzenie komoérek $rodbtonka.

RAW 264.7
Wyniki testu MTT dla makrofagow RAW 264.7 przedstawiono na Rys. 19.4
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Rys. 19.5 Zywotno$¢ makrofagéw RAW 264.7 po ekspozycji 24h na ekstrakty z pian zelaznych
i ich modyfikacji.

Makrofagi RAW 264.7 okazaly si¢ najbardziej wrazliwg linia w konteks$cie
cytotoksycznosci — dla wielu probek ekstrakty nierozcienczone i rozcienczone 1:3 powodowaty
wyrazny spadek zywotnosci, co uniemozliwiato dalsza rzetelna ocene odpowiedzi zapalne;j.

Z tego wzgledu do analiz wybrano rozcienczenia 1:10 i 1:6, ktore nie obnizaty przezywalnos$ci

ponizej 70%.

19.3.2. Odpowiedz zapalna — cytokiny HUVEC i RAW

HUVEC - IL-6, TNF-a, MCP-1

Wyniki oznaczen IL-6, TNF-a i MCP-1 dla HUVEC przedstawiono na Rys. 19.6
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Rys. 19.6 Poziomy IL-6, TNF-a i MCP-1 wydzielane przez komérki HUVEC po 24 h inkubacji z ekstraktami
z pian zelaznych (bezposrednia stymulacja oraz kostymulacja z LPS).

W przypadku komorek §rodbtonka (HUVEC) oceniono poziomy cytokin prozapalnych
IL-6, TNF-a oraz MCP-1 po 24-godzinnej inkubacji z ekstraktami w dwoch wariantach
rozcienczen: standardowym 1:10 oraz najwyzszym, przy ktorym zywotnos¢ komorek

utrzymywata si¢ na poziomie >70% (1:6 dla probek na szablonie melaminowym oraz 1:3

dla prébek na szablonie poliuretanowym).
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Dla prébek wytworzonych na szablonie poliuretanowym najbardziej korzystny profil
uzyskano w przypadku materiatu Fepu+Cu (Rys. 19.6). W tej grupie poziomy wszystkich trzech
cytokin byly poréwnywalne lub nizsze niz W kontroli, co wskazuje, ze ekstrakt ten nie
indukowat nasilonej odpowiedzi zapalnej $rodbtonka. Obserwowany umiarkowany charakter
odpowiedzi zapalnej dla probek zawierajacych Cu jest zgodny z danymi literaturowymi
zestawionymi w rozdz. 11.3.4, wskazujacymi, ze niskie stezenia jonéw Cu?" mogg modulowac
odpowiedz $rodblonka bez wywotywania ostrej cytotoksyczno$ci. Analiza IL-6 i TNF-a
wykazata, ze wigkszos¢ probek Fepy charakteryzowala si¢ poziomami cytokin zblizonymi
do kontroli lub nieznacznie obnizonymi, zaro6wno W warunkach stymulacji wylacznie
ekstraktami, jak i w modelu kostymulacji ekstrakt + LPS.

W grupie probek wytworzonych na szablonie melaminowym obraz odpowiedzi byt
bardziej zréznicowany. W warunkach kostymulacji z LPS poziomy IL-6, TNF-o oraz MCP-1
pozostawaly dla wigkszos$ci probek porownywalne lub nizsze wzgledem kontroli pozytywne;j,
z wyjatkiem materialu Feme+Cu+Mn+ASA, dla ktérego obserwowano wyrazniejsze
zwigkszenie ekspresji cytokin. Przy stymulacji wylacznie ekstraktami stosunkowo
najkorzystniejszy, cho¢ niejednoznaczny profil odpowiedzi uzyskano dla probek Fem,
FemeitCu+Mn oraz Feme+Cu+Mn+ASA, przy czym kierunek zmian poszczeg6lnych markerow
roznit si¢ W zaleznosci od warunkow (Rys. 19.6).

Sumarycznie, ekstrakty z wigkszosci modyfikowanych pian zelaznych nie prowadzity
do jednoznacznej i silnej aktywacji prozapalnej komorek $rodbtonka. Obserwowane zmiany
miaty charakter umiarkowany i wskazujg raczej na modulacje odpowiedzi zapalnej niz na jej
wyrazng indukcj¢, co pozostaje spojne z zalozeniami kontrolowanej biodegradacji badanego

materiatu.
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RAW 264.7 — IL-6, TNF-a, MCP-1
Wyniki oznaczen I1L-6, TNF-a i MCP-1 dla RAW 264.7 przedstawiono na Rys. 19.7.
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Rys. 19.7 Odpowiedz zapalna makrofagdéw RAW 264.7 oceniona na podstawie poziomoéw IL-6, TNF-a i MCP-1
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po inkubacji z ekstraktami z pian zelaznych.
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W przypadku makrofagow RAW 264.7 szczegdlnie interesujace bylo zachowanie
probek zawierajacych mangan. Analiza poziomu cytokin wykazata, ze Fepy+Mn
W najmniejszym stopniu pobudzat makrofagi do produkcji cytokin prozapalnych w poréwnaniu
z komédrkami kontrolnymi. W warunkach kostymulacji z LPS ekstrakty z tej probki nie
zwigkszaty wydzielania IL-6 1 MCP-1 wzgledem komorek stymulowanych wylacznie LPS,
a w przypadku TNF-o obserwowano nawet cze$ciowe wygaszenie sygnatu prozapalnego.
Dodatkowo Fepu+Mn nalezat do materiatow 0 najnizszej toksycznosci wzgledem RAW.

Zblizony, cho¢ nieco stabszy, efekt zaobserwowano dla probki Feme+Mn, szczegolnie
dlarozcienczenia 1:10, co sugeruje, ze obecno$¢ manganu moze sprzyjaé bardziej ,,tagodnemu”
profilowi odpowiedzi makrofagdw, mimo ze na poziomie korozji stop Fe—Mn przyspiesza

degradacje¢ materiatu.

19.3.3. Wplyw powloki PCL-ASA — porownanie Fe z Fe—-PCL-ASA

Poréwnanie odpowiedzi komérkowej na ekstrakty z pian z czystego zelaza oraz ich
odpowiednikéw pokrytych powtoka PCL 1z dodatkiem kwasu acetylosalicylowego
(Fe—PCL-ASA) wskazuje, ze obecno$¢ tej powtoki nie zmienia radykalnie ogdlnego profilu
biooddziatywania materiatu, lecz wyraznie modyfikuje sposob, w jaki komorki ,,odczuwaja”
proces degradacji.

W testach zywotnosci (MTT) ekstrakty Fe—PCL—ASA nie wykazywaly zwigkszonej
cytotoksycznosci wzgledem czystego Fe w zakresie rozcienczen 1:10-1:3 dla wszystkich
badanych linii (L929, HASMC, HUVEC, RAW 264.7). Spadki zywotno$ci ponizej progu 70%
obserwowano gtownie W przypadku ekstraktow nierozcienczonych oraz przy wydtuzonym
czasie ekspozycji, co odpowiadato schematowi widocznemu roéwniez dla materiatow
niepokrytych. Oznacza to, ze powtoka PCL-ASA nie eliminuje wptywu produktow degradacji
na komorki, ale jednoczesnie nie prowadzi do pogorszenia biozgodnosci w sensie
cytotoksycznym.

Interpretacja tych wynikéw w zestawieniu z danymi korozyjnymi i zmianami pH
pozwala wyrdzni¢ dwa naktadajace si¢ mechanizmy dziatania powtoki. Z jednej strony PCL
petni funkcje bariery dyfuzyjnej, ograniczajac szybkos¢ kontaktu metalu z pozywka
I spowalniajgc uwalnianie jonow Fe*/Fe**. Z drugiej strony obecno$¢ kwasu
acetylosalicylowego w powloce wprowadza dodatkowy komponent chemiczny — jego
hydroliza prowadzi do tagodnego zakwaszenia mikrosrodowiska, co znajduje odzwierciedlenie

w wigkszych zmianach pH w poréwnaniu z Fe—PCL (rodz. 18.6), cho¢ nadal mniejszych niz
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dla najszybciej degradowalnych stopow. Efekt ten moze czesciowo kompensowac dziatanie
ochronne PCL, szczegblnie w ekstraktach o wysokim stezeniu.

Na poziomie odpowiedzi zapalnej nie zaobserwowano jednoznacznego, silnego efektu
przeciwzapalnego wynikajagcego z obecno$ci ASA. Poziomy IL-6, TNF-a i MCP-1
pozostawaly najczesciej porownywalne do warto$ci obserwowanych dla ekstraktow z czystego
Fe, a ich zmiany miaty charakter umiarkowany i zalezny od typu komoérek oraz stopnia
rozcienczenia. W badanych warunkach ASA dziata zatem przede wszystkim jako czynnik
modyfikujacy chemiczne wilasciwosci mikrosrodowiska, a nie jako wyraznie dominujacy
modulator farmakologiczny odpowiedzi zapalnej.

Podsumowujac, powtoka PCL—ASA nie ,,poprawia” ani nie ,,pogarsza” biozgodnosci
W sposob zero-jedynkowy. Jej rola polega raczej na przeksztalceniu mechanizmu
oddziatywania materialu z komorkami: spowalnia uwalnianie jonow zelaza, jednocze$nie
wprowadzajac komponent chemiczny odpowiedzialny za subtelne zmiany pH. Wypadkowy
efekt biologiczny tych dwoch zjawisk ma charakter modulujacy 1 zréwnowazony,
co potwierdza, ze powloke PCL-ASA nalezy traktowac jako narzedzie finezyjnego ,,strojenia”
mikro$rodowiska degradacji, a nie jako prosty czynnik ochronny lub toksyczny.

Analiza wynikow Etapu II pokazuje, ze wprowadzenie dodatkéw stopowych
oraz powlok polimerowych nie prowadzi do jednoznacznej zmiany charakteru odpowiedzi
biologicznej, lecz zwigksza jej zmienno$¢ i ztozono$¢, co pozostaje spdjne z bardziej
dynamicznym przebiegiem procesow degradacyjnych. Obecnos¢ manganu w wybranych
wariantach materiatowych wigzala si¢ z tendencja do tagodniejszej odpowiedzi makrofagow,
mimo przyspieszenia korozji, natomiast powloka PCL-ASA modyfikowata sposob
oddziatywania materiatu z komérkami poprzez jednoczesne ograniczenie dyfuzji jonéw zZelaza
i wprowadzenie dodatkowego komponentu chemicznego wplywajacego na lokalne pH.
Wypadkowy efekt tych modyfikacji ma charakter modulujacy, a nie jednoznacznie ochronny

lub toksyczny.

19.4. Biologiczna interpretacja wynikow w kontekscie potencjalnego
zastosowania naczyniowego
Wyniki badan biologicznych z Etapu I i II wskazuja, ze porowate piany zelazne,
zaro6wno z czystego Fe, jak 1 w wariantach stopowych oraz powlekanych, nie wykazuja silnej

cytotoksycznosci w warunkach in vitro. Ich oddziatywanie z komérkami jest ztozone i zalezy

glownie od stezenia ekstraktu oraz czasu ekspozycji (Rys. 19.1-19.5).
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W przypadku czystego zelaza obserwowano umiarkowane obnizenie aktywnosci
metabolicznej komoérek przy wyzszych stezeniach ekstraktow. Wskazuje to raczej na efekt
stresogenny zwigzany ze zmianami mikrosrodowiska, takimi jak stezenie jonow Fe?'/Fe*
czy przesuni¢cia pH, niz na bezposrednig cytotoksycznosé (Rys. 19.1).

Etap II pokazat, ze dodatki stopowe (Mn, Cu, Mn—Cu) oraz powtoka PCL-ASA moga
modulowaé¢ odpowiedz komoérkows. Nie eliminujg jednak wrazliwos$ci komoérek §rodbtonka
na wysokie obcigzenie chemiczne mikrosrodowiska, zwtaszcza przy wysokich stezeniach
ekstraktu i dtuzszych czasach inkubacji (Rys. 19.4).

Zmiany poziomow IL-6, TNF-o. i MCP-1 mialy najczeSciej charakter umiarkowanej
modulacji, bez jednoznacznych cech ostrej indukcji prozapalnej w badanym ukladzie
(Rys. 19.6-Rys. 19.7).

Zmienno$¢ odpowiedzi makrofagow RAW 264.7 potwierdza, ze proces degradacji nie
pozostaje biologicznie obojetny, a obecno$¢ manganu w wybranych wariantach wigzata si¢
z tendencja do tagodniejszego profilu odpowiedzi w czgsci warunkow (Rys. 19.7)

Nalezy ponownie podkresli¢, ze wnioski te wynikaja z modelu ekstraktowego, ktory
opisuje wplyw produktéw degradacji na komorki, a nie z badan bezposredniego kontaktu
komdrka—materiat ani warunkéw przeptywowych typowych dla $rodowiska naczyniowego.
Potencjalnym czynnikiem modyfikujacym sktad ekstraktow moga by¢ pozostatosci
po szablonie PU wykazane w analizie Ramana, jednak ich udzial nie moze by¢ jednoznacznie

rozdzielony na podstawie dostepnych danych.
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20. Demonstrator geometrii stentowej: walidacja technologii

| granice zastosowania

Rozdzial 20 zamyka cze$¢ wynikowa rozprawy, prezentujac demonstracyjny test

graniczny opracowanej technologii w geometrii zblizonej do architektury implantacyjne;.

20.1. Zalozenia badan demonstracyjnych i ich rola w walidacji technologii

W niniejszej pracy podj¢to probe wytworzenia fizycznej struktury 0 geometrii stentu
naczyniowego jako najbardziej zaawansowanego demonstratora mozliwosci opracowanej
technologii replikacji przestrzennej. Nalezy jednak jednoznacznie podkresli¢, ze struktura ta
nie stanowita rezultatu projektowania klinicznego ani nie byta konstruowana jako funkcjonalny
wyrob medyczny spetniajagcy wymagania implantologii naczyniowej. Jej wykonanie miato
charakter eksperymentalny i eksploracyjny, a gtownym celem byto sprawdzenie granicznych
mozliwo$ci technologii W zakresie odwzorowania ztozonych, przestrzennych geometrii
rusztowych w materiale porowatym na bazie zelaza.

Powstaty prototyp nalezy zatem traktowac jako model badawczy 0 wysokim stopniu
ztozonosci geometrycznej, stuzacy do oceny, W jakim zakresie struktury porowate wytworzone
metoda replikacji przestrzennej moga zosta¢ przeniesione z poziomu prostych pian do form
zblizonych do architektury implantacyjnej. Pozwolilo to na jako$ciowa analiz¢ relacji
pomigdzy geometrig, mikrostrukturg materialu a jego stabilnoscig strukturalng w warunkach
zblizonych morfologicznie do konfiguracji naczyniowe;.

W tym konteks$cie wykonany stent nie jest interpretowany jako nieudana proba walidacji
implantu, lecz jako $wiadomy test graniczny technologii. Ujawnia zar6wno jej potencjat
w kontroli architektury, jak i ograniczenia wynikajace z wysokiej porowatosci, nieciggtosci
strukturalnej oraz kompromisu pomiedzy degradacja a integralno$cig mechaniczng. Uzyskane
obserwacje s3 istotnym elementem analizy funkcjonalnej materiatu i wpisuja si¢ bezposrednio
w gtowna hipotezg pracy. Wskazuja, ze o zachowaniu takich struktur decyduje przede
wszystkim charakter architektury i ewolucja warstwy miedzyfazowej, a nie wytacznie sklad

chemiczny stopu.

274



20.2. Charakterystyka wytworzonych struktur typu stent

Rys. 20.1 Przyktad struktury 0 geometrii stentowej otrzymanej metoda replikacji przestrzenne;j
z wykorzystaniem szablonu PLA i proszku zelaznego.

Jako szablon zastosowano komercyjny stent wykonany z polilaktydu (PLA), ktéry
poddano procesowi infiltracji zawiesing proszku Zzelaza, a nastgpnie usunig¢ciu matrycy
polimerowej i spiekaniu w kontrolowanej atmosferze. Proces technologiczny wytwarzania
opracowano na podstawie analizy Tg stentu PLA. Otrzymane struktury przyjely postaé
cylindrycznych segmentéw, w ktérych w ogdlnym zarysie zachowana zostata topologia wzoru
stentowego.

Na podstawie dokumentacji fotograficznej i obserwacji makroskopowych stwierdzono
mozliwo$¢ odwzorowania kluczowych cech geometrycznych, takich jak:

e uktad Zeber nos$nych,

e rytmiczna powtarzalno$¢ oczek,

e ciaglos¢ sieci rusztowe;,

e cylindryczny ksztalt struktury.

Jednoczesnie zaobserwowano liczne niedoskonato$ci morfologiczne, obejmujace:

¢ lokalne zroznicowanie grubo$ci elementow,

e niejednorodnos¢ strukturalna,

e mikrodeformacje,

e przerwania ciggto$ci materiatu,

e fragmentaryczne zapadnigcia elementéw rusztu.

Zjawiska te wskazuja, ze proces infiltracji oraz po6zniejszego spiekania nie zapewniat

jednorodnego zageszczenia materialu W obrebie cienkich elementow konstrukcyjnych,
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co nalezy interpretowaé jako konsekwencje kompromisu pomigdzy zachowaniem zlozonej

geometrii a charakterem porowatej mikrostruktury materiatu.

N

|[mode| WD pressure HV |mag O ~———500um -
SE [13.2mm|3.11e-3Pa|20.0kV | 200x | Pracownia Analiz Instrumentalnych

Rys. 20.2 Obraz SEM fragmentu struktury stentowej otrzymanej metodg replikacji przestrzennej, ukazujacy
zréznicowanie grubosci zeber, obecno$¢ mikropgknieé oraz obszary zwickszonej chropowatosci powierzchni.

20.3. Zachowanie strukturalne w kontakcie z obcigzeniem — obserwacje

jakosciowe

Z uwagi na brak ilosciowych badan mechanicznych, ocena stabilno$ci wytworzonych
struktur miata charakter wytacznie jakoSciowy i opierata si¢ na obserwacji ich zachowania
w kontakcie z obcigzeniem manualnym.

Zaobserwowano, ze struktury:

e wykazywaly podatnos¢ na odksztalcenia juz przy niewielkim nacisku,

e ulegaty lokalnym zgieciom oraz zapadaniu elementdéw rusztowych,

e po przekroczeniu okre§lonego poziomu deformacji obserwowano trwate zmiany

geometrii oraz inicjacj¢ uszkodzen,

e nie wykazywaty zdolnosci do powrotu do pierwotnego ksztattu.

Nalezy podkresli¢, ze powyzsze obserwacje nie stanowig badan mechanicznych

W sensie inzynierskim i nie mogg by¢ traktowane jako miarodajna ocena wytrzymatosci. Ich
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Znaczenie ogranicza si¢ do oceny stabilnosci geometrycznej struktur oraz wskazania obecnych

ograniczen wynikajacych z charakteru materiatu i zastosowanej technologii.

Rys. 20.3 Fragment struktury po manualnym odksztatceniu — widoczne lokalne zapadnigcia, zerwania potaczen
oraz trwala deformacja geometryczna, wskazujace na ograniczong stabilno$¢ strukturalng wytworzonego rusztu.

20.4. Interpretacja wynikéw w kontekscie kompromisu strukturalnego

Uzyskane rezultaty ujawniaja fundamentalny kompromis migedzy mozliwosciag
realizacji zlozonej geometrii a integralnoscig strukturalng materialu. Technologia replikacji
przestrzennej umozliwia wierne odwzorowanie architektury rusztowej, lecz prowadzi
do powstania struktury o ograniczonej ciggtosci i podatnej na deformacje.

Porowata mikrostruktura, niejednorodne zageszczenie i obecno$¢ lokalnych defektow,
ktére moga sprzyja¢ degradacji i zwickszonej aktywnos$ci biologicznej, istotnie ograniczaja
zdolno$¢ struktury do przenoszenia obcigzen i zachowania stabilno$ci wymiarowe;.

W konteksécie implantéw naczyniowych, gdzie kluczowe jest utrzymanie droznosci
naczynia i odporno$¢ na zmienne obcigzenia hemodynamiczne, uzyskane wilasciwosci sa

niewystarczajace do zastosowan funkcjonalnych.

20.5. Znaczenie demonstracyjne i granice zastosowania technologii

Proba odwzorowania struktury stentowej w tej pracy petni funkcje¢ walidacji graniczne;j
opracowanej technologii. Wyniki wskazuja, ze mozliwe jest przeniesienie skomplikowanej
architektury rusztowej do struktury metalicznej, lecz osiggniety poziom stabilnosSci

geometrycznej pozostaje ograniczony.

277



Ten eksperyment nalezy traktowaé nie jako niepowodzenie, lecz jako $wiadome
okreslenie granic technologii i wskazanie obszaréw wymagajacych dalszej optymalizacii,
takich jak:

e zwigkszenie jednorodnos$ci konsolidacji materiatu,

e kontrola grubosci zeber,

e modyfikacja parametrow spiekania,

e zmiana poziomu porowatosci.
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21. Dyskusja w swietle hipotezy: hierarchia czynnikéw

regulujacych degradacje

21.1. Ramy interpretacyjne i charakter pracy

Badane porowate struktury zelazne stanowity uktad modelowy, umozliwiajacy analize
mechanizméw degradacji 1 identyfikacje czynnikow determinujacych jej przebieg w
srodowisku o cechach fizjologicznych, zgodnie z zalozeniami z rozdz. 14. Przyje¢ta hipoteza
zaktadata hierarchiczng kontrol¢ degradacji, w ktorej sktad rdzenia wyznacza potencjat
degradacyjny, a o jego realizacji w czasie decydujg architektura porowata (rozdz. 10), warunki
transportu masy (rozdz. 8.2.2) oraz ewolucja warstwy produktow korozji (rozdz. 8.2.5).
Uzyskane wyniki potwierdzaja, ze degradacja nie ma charakteru jednorodnego ani liniowego,
lecz wynika z dynamicznej interakcji mikrostruktury, warstwy miedzyfazowej i lokalnych
warunkow transportu. Jest to spdjne z modelem przedstawionym w rozdz. 13. W dalszej

dyskusji ujecie to stanowi rame interpretacyjng porzadkujaca analize wynikow.

21.2. Wplyw uwarunkowan technologicznych na mikrostrukture,
degradacje i interpretacje wynikow biologicznych

Uwarunkowania technologiczne procesu wytwarzania porowatych struktur zelaznych,
omowione w rozdziale 16, stanowig czynnik pierwotny determinujacy mikrostrukture materiatu
I poczatkowe warunki jego degradacji, a posrednio réwniez obserwowana odpowiedz
biologiczng. Jak wskazano w rozdziale 9, metody wytwarzania struktur zelaznych nalezy
traktowa¢ nie jako neutralne etapy technologiczne, lecz jako narzedzia $wiadomego
ksztattowania mikrostruktury, stanu powierzchni i potencjalnej aktywnosci korozyjnej
materiatu. Zastosowana W niniejszej pracy metoda replikacji przestrzennej, oparta
na technikach metalurgii proszkéw, prowadzita — zgodnie z obserwacjami przedstawionymi
w rozdz. 17.1-17.2 do istotnych roéznic w jednorodnosci konsolidacji, lokalnej porowatosci i
morfologii §cianek. Réznice te bezposrednio przekladaly si¢ na odmienne rezimy degradacji
obserwowane w badaniach korozyjnych (rozdz. 18.2—-18.3,) oraz na charakter mikrosrodowiska
chemicznego ksztattujacego odpowiedz biologiczng (rozdz. 19.2-19.3). W tym ujgciu rozdziat
16 stanowi eksperymentalng konkretyzacje zatozen projektowych przedstawionych w rozdziale
14 oraz integralny element hierarchicznego modelu kontroli degradacji zaproponowanego
w rozdziale 13, w ktorym technologia wytwarzania koduje mikrostrukture, a ta determinuje

dalszy przebieg degradacji i jej konsekwencje biologiczne.
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21.3. PU vs Mel: architektura jako Zrédlo odmiennych rezimow degradacji

Poréwnanie uktadéow otrzymanych na szablonach PU i melaminowych wskazuje, ze
réznice pomig¢dzy tymi strukturami dotycza nie tylko porowatosci globalnej, lecz przede
wszystkim organizacji przestrzeni porowatej i mikrostruktury $cianek, ktére determinuja
lokalne warunki transportu masy oraz stabilno$¢ warstwy produktéw korozji. Struktury PU,
charakteryzujace si¢ bardzo wysoka porowatoscig catkowita (ok. 84%, rozdz. 17.6.1) i
dominacjg duzych, szeroko otwartych porow, sprzyjajg intensywnej wymianie medium i
wymywaniu produktéw korozji, co — poprzez ograniczenie mozliwosci stabilizacji warstwy
korozyjnej — prowadzido degradacji zdominowanej przez mechanizm powierzchniowo
kontrolowany.

W strukturach melaminowych, 0 nizszej porowatosci globalnej (ok. 76%) i wieloskalowej
organizacji poréw, zwickszona tortuozja kanatéw transportowych sprzyja lokalnej retencji
produktow Kkorozji i czasowej stabilizacji warstwy korozyjnej, co znajduje potwierdzenie
zarowno w obserwacjach SEM (rozdz. 17.2), jak i w dwufazowym przebiegu kinetykKi
degradacji. Roznice te wskazuja na odmienne rezimy degradacji wynikajace z architektury
poréw, a nie sktadu stopowego, co bezposrednio potwierdza hierarchiczny model kontroli

degradacji przedstawiony w rozdz. 13.

21.4. Kinetyka degradacji — charakter, zmienno$¢ i interpretacja

mechanizmu

Analiza kinetyki degradacji badanego zelaza porowatego wskazuje, ze proces ten nie
jest jednorodny ani lintowy w czasie, lecz stanowi sekwencj¢ przej$¢ miedzy r6znymi rezimami
mechanizmow korozyjnych. Ich dominacja zalezy od architektury struktury, stabilnosci
warstwy produktéw korozji oraz warunkoéw transportu masy. Takie uj¢cie pozostaje zgodne
z modelem degradacji przedstawionym w rozdziale 13.3.

W przypadku pian otrzymanych na szablonie PU ubytek masy w funkcji czasu
(Rys. 18.2a) byt zblizony do liniowego, co wskazuje na dominacj¢ mechanizmu
kontrolowanego powierzchniowo. Brak wyraznej fazy pasywnej i1 systematyczne odstanianie
Swiezej powierzchni metalu sugeruja, ze produkty korozji na cienkich, gladkich $ciankach nie
tworzyly stabilnej bariery dyfuzyjnej, lecz ulegaty cyklicznemu odspajaniu i wymywaniu.
W efekcie degradacja przebiegata niemal jednorodnie w czasie. Zachowanie to odpowiada

rezimowi degradacji kontrolowanej powierzchniowo, opisanemu w czgsci teoretycznej (rozdz.
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8.2.2 - 8.2.5), gdzie intensywny transport masy uniemozliwia rozwdj stabilnej, poétpasywnej
warstwy.

Odmienny przebieg obserwowano w strukturach melaminowych, gdzie krzywe ubytku
masy jednoznacznie wskazywaly na charakter dwufazowy. Poczatkowy etap cechowato
spowolnienie tempa degradacji, dobrze opisywane modelem parabolicznym, co $§wiadczy
o dominacji mechanizmu dyfuzyjnego i istnieniu czgsciowo ochronnej warstwy produktow
korozji. Po okoto 70-80 dniach ekspozycji (Rys. 18.2b) nastepowalo przejécie do rezimu
przyspieszonego, zblizonego do kontrolowanego powierzchniowo, co wigze si¢ z mechaniczng
destabilizacja narastajagcej warstwy korozyjnej, odspajaniem oraz lokalnym ostabieniem
scianek nosnych. Dwufazowy charakter degradacji struktur melaminowych odpowiada
przej$ciu miedzy fazg wczesnej stabilizacji powierzchni a fazg aktywnej degradacji, zgodnie
z modelem fazowym zaproponowanym w rozdziale 13.3.

Zaobserwowane roznice nie wynikaly ze sktadu chemicznego, identycznego
dla poréwnywanych probek, lecz z trajektorii Kinetycznej narzuconej przez architekturg
i mikrostrukture $cian. Potwierdza to brak liniowej korelacji (rozdz. 18.5 oraz 18.2-18.3)
migdzy warto$ciami icor a dlugoterminowym ubytkiem masy, zwtlaszcza w ukladach
wykazujacych czasowg stabilizacje warstwy produktow korozji. Parametry elektrochemiczne
dobrze opisywaly stan poczatkowy uktadu, lecz nie odzwierciedlaly pozniejszej stabilizacji
ani destabilizacji warstwy produktow korozji, co ogranicza ich przydatnos¢ jako predyktora
rzeczywistej kinetyki degradacji.

Nalezy zaznaczy¢, ze przebieg kinetyki degradacji ulega istotnym modyfikacjom
w warunkach wymuszonego przeptywu medium. Obserwowano takze lokalne fluktuacje
szybkosci degradacji oraz zmienno$¢ morfologii produktéw korozji w kolejnych punktach
czasowych. Potwierdza to, ze proces nie przebiega monotonicznie, lecz podlega cyklom
stabilizacji 1 destabilizacji warstwy migdzyfazowe;.

W celu uporzadkowania obserwowanych roznic w przebiegu degradacji porowatych
uktadow zelaznych oraz ich konsekwencji biologicznych zaproponowano schemat
interpretacyjny na Rys. 21.1 integrujacy wplyw architektury porowatej, transportu masy,
stabilno$ci warstwy produktéw korozji oraz rezimow kinetycznych. Schemat ten ma charakter
jakosciowy i syntetyczny. Nie stanowi modelu ilo§ciowego ani predykcyjnego, lecz narzedzie

porzadkujgce zalezno$ci przyczynowo-skutkowe ujawnione w badaniach eksperymentalnych.
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Rys. 21.1 Schemat interpretacyjny przebiegu degradacji porowatych pian zelaznych w architekturach PU i Mel
w warunkach statycznych (roztwér Hanksa, 37°C). Schemat ilustruje zaleznosci pomig¢dzy architektura porow,
transportem masy, stabilnoscig warstwy produktéw korozji, rezimami kinetycznymi degradacji oraz ich
potencjalnymi konsekwencjami biologicznymi.

Zaproponowany schemat pokazuje, ze kluczowym czynnikiem réznicujacym przebieg
degradacji badanych struktur jest architektura porow, ktora przez warunki transportu masy
determinuje stabilizacj¢ warstwy produktow korozji. W strukturach o wysokiej otwartosci
poréw (PU) intensywna wymiana medium sprzyja ciggtemu wymywaniu produktow korozji
I utrzymaniu mechanizmu powierzchniowo kontrolowanego. To prowadzi do Kkinetyki
zblizonej do liniowej. W strukturach o ztozonej mikroarchitekturze (Mel) ograniczony transport
sprzyja lokalnej akumulacji produktéw korozji, czasowej stabilizacji warstwy korozyjnej oraz
wystgpieniu etapu quasi-pasywnego 0 charakterze dyfuzyjnym.
Ten etap poprzedza pozniejszg destabilizacj¢ 1 przejsScie do rezimu przyspieszonego. Schemat
integruje tym samym obserwacje kinetyczne, mikrostrukturalne i biologiczne w spdjna narracje

przyczynowo-skutkowa.

21.4.1. Stabilnosé i funkcjonalna rola warstwy produktow korozji

Uzyskane wyniki wskazuja, ze warstwa produktow korozji nie jest biernym efektem
reakcji metalu ze $rodowiskiem, lecz peini role dynamicznego regulatora degradacji.
Jej stabilno$¢ 1 rola zmieniajg si¢ w czasie w zalezno$ci od architektury porow, mikrostruktury
scianek oraz warunkow transportu masy. Analiza XRD 1 SEM wykazala obecnos¢ typowych

faz produktow korozji zelaza w srodowisku fizjologicznym (FeOOH, FesOa, Fe20s). Niewielka
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grubo$¢ i niejednorodno$¢ warstwy ograniczaly mozliwosé ich ilosciowej charakterystyki,
nadajgc analizie charakter jako$ciowy.

Istotne roznice obserwowano pomigdzy warstwami formujgcymi si¢ na pianach PU
1 Mel. W strukturach PU dominowata cienka, stabo uporzadkowana i nieciggta warstwa
produktéw korozji, tatwo ulegajagca wymywaniu i1 cyklicznemu odspajaniu. To sprzyjato
ciggtemu odstanianiu $wiezej powierzchni metalu i bylo zgodne z obserwowang kinetyka
zblizong do liniowej oraz dominacja mechanizmu powierzchniowo kontrolowanego.
W strukturach melaminowych warstwa produktéw korozji byta grubsza, bardziej zwarta
1 przej$ciowo stabilna, pelnigc funkcje bariery dyfuzyjnej ograniczajacej transport tlenu i jonow
Fe**/Fe**. Taka stabilizacja sprzyjata wystapieniu etapu quasi-pasywnego 0 charakterze
dyfuzyjnym, poprzedzajacego podzniejsza destabilizacj¢ warstwy 1 przejscie do rezimu
przyspieszonej degradacji.

W tym ujeciu warstwe produktow korozji nalezy traktowaé jako funkcjonalny interfejs
pomiedzy materiatem a Srodowiskiem, ktorego ciagltos¢, morfologia i stabilno$¢ determinuja
trajektori¢ kinetyczna degradacji oraz ksztaltuja lokalne mikrosrodowisko chemiczne,

stanowigce punkt wyjscia do dalszej interpretacji odpowiedzi biologiczne;.

21.5. Rola stopowania w regulacji degradacji — wplyw jakosciowy i funkcja

modulacyjna

Stopowanie zelaza manganem 1 miedzig w niniejszej pracy nie bylo ,katalogiem
dodatkéw”, lecz narzedziem do porownania dwoch jakosciowo odmiennych mechanizméw
aktywacji degradacji opisanych w czgsci teoretycznej (rozdz. 11.3): globalnego zwigkszenia
reaktywno$ci osnowy przez pierwiastek rozpuszczalny w zelazie (Mn) oraz lokalnej
heterogenizacji procesu w wyniku mikrogalwanizacji generowanej przez fazg bardziej
szlachetng (Cu). Wyniki pokazuja, ze dodatki stopowe modyfikujg intensywno$¢ degradacji,
jednak ich skuteczno$¢ pozostaje podporzadkowana architekturze porowatej i stabilno$ci
warstwy produktéw korozji. To wpisuje si¢ w hierarchiczny model kontroli degradacji
przedstawiony w rozdz. 13.

W stopach Fe-Mn mapy EDX potwierdzaly rownomierne rozmieszczenie Mn
w osnowie (Rys. 17.5a), co wskazuje na jego globalny charakter oddzialywania. Mangan
zwigkszal reaktywno$¢ anodowa materiatlu, ale nie zmienial rezimu degradacji narzuconego
przez architekture piany. W strukturach PU proces pozostawat zdominowany przez mechanizm

powierzchniowo kontrolowany, a w strukturach melaminowych zachowywat charakter
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dwufazowy. Oznacza to, ze Mn intensyfikowal proces, lecz nie zmienial jego trajektorii
mechanistyczne;j.

Odmienny charakter obserwowano po wprowadzeniu miedzi. Lokalna segregacja Cu
ujawniona w mapach EDX (Rys. 17.5b) sprzyjata powstawaniu mikroogniw galwanicznych
i punktowej intensyfikacji proceséw anodowych, co bylo widoczne w parametrach
elektrochemicznych.  Wzrost icor nie zawsze przekltadal si¢  proporcjonalnie
na dlugoterminowy ubytek masy (rozdz. 8.5), co wskazuje, ze lokalnie aktywowane obszary
mogly ulega¢ czasowemu wygaszaniu przez narastanie produktow korozji. W tym sensie Cu
zwigkszato heterogeniczno$¢ procesu, ale jego efekt byt silnie filtrowany przez architekture
i ewolucj¢ warstwy korozyjne;.

Najsilniejszy efekt uzyskano dla stopow FeMnCu, gdzie potaczono globalne
zwigkszenie reaktywno$ci (Mn) z lokalng mikrogalwanizacja (Cu). Uklady te
charakteryzowaly si¢ najwyzszym ubytkiem masy (rozdz. 18.2) i najsilniejszymi zmianami
mikro$rodowiska (rozdz. 18.6). Wptyw architektury opisany w rozdz. 21.3-21.4 pozostawat
jednak dominujacy w skali catego uktadu. Proba stopowania srebrem pokazata, ze domieszki
silnie szlachetne moga generowac skrajnie heterogeniczne ogniska mikrogalwaniczne (RYs.
17.6¢), co potencjalnie sprzyja lokalnemu ostabieniu cigglosci struktury.

Uzyskane wyniki nie podwazaja znaczenia stopowania jako narzg¢dzia regulacji
degradacji, ale jasno wskazuja, ze nie jest to jedyna ani nadrz¢dna droga kontroli procesu.
Modyfikuje ono warto$ci bezwzgledne parametrow elektrochemicznych, natomiast o przebiegu
procesu w czasie decyduja architektura poréw 1 stabilno$¢ warstwy produktow korozji.
To ogranicza mozliwo$¢ traktowania krzywych polaryzacyjnych jako predykatora

dhugoterminowej kinetyki degradacji (18.5; omOwione w 21.10).

21.6. Powloki polimerowe jako narzedzie regulacji degradacji i model

systemu DDS

Zastosowanie powtok polimerowych stanowito kolejny, niezalezny poziom modyfikacji
zachowania porowatych struktur zZelaznych, wpisujac si¢ w hierarchiczny model kontroli
degradacji przedstawiony w rozdz. 13. W tym ujeciu powtoka nie peini roli biernej bariery
antykorozyjnej, lecz stanowi dodatkowa warstwe regulacyjna, nakladajaca si¢ na efekty
architektury porowatej i sktadu materiatowego. Zgodnie z koncepcjg omowiong w rozdz. 12,

powloki PCL oraz PCL-ASA dziataly jako aktywny interfejs transportowo-chemiczny,

284



wplywajac jednoczesnie na transport masy, lokalne warunki elektrochemiczne oraz charakter
mikrosrodowiska, a tym samym na kinetyke degradacji.

Powloka PCL wykazywata dominujacy efekt barierowy, ograniczajac dostep elektrolitu
i tlenu do powierzchni metalu oraz spowalniajac dyfuzje jonow Fe?'/Fe**. W konsekwenciji
prowadzito to do stabilizacji warstwy produktow korozji i przesunigcia procesu degradacji
w kierunku rezimu kontrolowanego transportem przez zlozony uktad polimer—produkty
korozji, zgodnie z mechanizmami przejs¢ rezimowych opisanymi w rozdz. 13.3. Skutecznos¢
tego efektu byta jednak silnie zalezna od architektury piany: w strukturach melaminowych
powloka wyraznie stabilizowata przebieg degradacji, natomiast w bardziej otwartych
strukturach PU jej dziatanie byto ograniczone. To potwierdza kluczowa role geometrii porow
i drog transportu masy.

Wprowadzenie kwasu acetylosalicylowego (ASA) do matrycy PCL pozwolilo
potraktowaé powloke jako modelowy uktad typu drug delivery system, zgodnie z koncepcja
funkcjonalnych powtok hybrydowych przedstawiong w rozdz. 12.5. Zastosowanie ASA miato
charakter koncepcyjny i nie byto ukierunkowane na bezposrednie zastosowanie kliniczne, lecz
na zbadanie, jak dodatkowy bodziec chemiczny moze ingerowa¢ w lokalne warunki degradacji
i modyfikowa¢  przebieg procesu w  obrgbie  warstwy  miedzyfazowe;,
0 ktérej mowa w rozdz. 13.

W przypadku powlok PCL-ASA obserwowano ostabienie efektu ochronnego
w porownaniu do czystych powlok PCL, przejawiajace si¢ wigkszym ubytkiem masy
1 wyrazniejszymi spadkami pH. Zjawisko to wigze si¢ z hydroliza ASA 1 lokalnym
zakwaszeniem mikrosrodowiska, prowadzacym do czesciowej destabilizacji warstwy
produktow korozji. Oznacza to, ze powloka PCL-ASA dziatala poprzez konkurujace
mechanizmy: barierowy, ograniczajacy transport elektrolitu, oraz chemiczny, modyfikujacy
lokalne pH, co prowadzito do dwoistego charakteru regulacji procesu degradacji.

Z punktu widzenia projektowego uzyskane wyniki potwierdzaja mozliwo$¢ sprzezenia
degradacji materiatu metalicznego z kinetyka uwalniania substancji czynnej, nawet bez
ilosciowej analizy profilu uwalniania. Porowate struktury Zelazne moga w tym ujeciu petnic
role nos$nikéw funkcjonalnych powlok, gdzie degradacja metalu 1 modyfikacja
mikro§rodowiska chemicznego pozostajg skoordynowane w czasie.

Nalezy jednak zaznaczy¢, ze wplyw powlok oceniano wylacznie w warunkach
statycznych, co zgodnie z ograniczeniami oméwionymi w rozdz. 21.7 istotnie zaweza

mozliwos¢ ekstrapolacji wynikow na warunki dynamiczne in vivo. Brak modeli
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przeplywowych uniemozliwia jednoznaczng ocen¢ trwatosci powlok oraz stabilnosci efektu
regulacyjnego w czasie.

Wyniki testow biologicznych wskazuja, ze powloki polimerowe wplywaja
na odpowiedz komorkowa glownie poprzez posrednig stabilizacj¢ mikrosrodowiska
chemicznego. Struktury pokryte PCL wykazywaty korzystniejszy profil biozgodnosci,
natomiast obecno$¢ ASA nie prowadzita do jego istotnego pogorszenia, mimo umiarkowanego
wzrostu aktywnosci korozyjnej. W tym sensie powloki polimerowe nalezy traktowac jako
integralny element strategii projektowej, umozliwiajacy jednoczesng regulacje degradacji

1 funkcji biologicznych implantu, zgodnie z zalozeniami przedstawionymi w rozdz. 12.

21.7. Znaczenie badan przeplywowych i ryzyko fragmentac;ji

Zaobserwowane roznice pomiedzy degradacja w  warunkach statycznych
I przeptywowych mialy istotne znaczenie interpretacyjne, mimo ze badania prowadzono
W uproszczonym, autorskim uktadzie przeptywowym o0 charakterze modelowym, a nie
W profesjonalnym systemie symulujagcym warunki hemodynamiczne. Uktad ten pozwolit
jednak na jakosciowa ocen¢ wplywu ruchu medium na przebieg degradacji oraz ujawnit
zjawiska niewidoczne w testach immersyjnych.

W warunkach przeptywu obserwowano mechaniczng destabilizacj¢ warstwy produktow
korozji oraz odrywanie si¢ fragmentéw materialu, unoszonych i transportowanych przez
medium. To wskazuje, Ze degradacja nie przebiegala wylacznie poprzez stopniowe
rozpuszczanie metalu, lecz takze z udzialem mechanizméw fragmentacji, obejmujacych
powierzchni¢ 1 glgbsze partie struktury porowate;.

Zjawiska te znalazly odzwierciedlenie w danych ilosciowych. Dla struktur PU ubytek
masy po 30 dniach wzrastal z okoto 18,7% w warunkach statycznych do okoto 26,2%
w warunkach przeplywowych, co §wiadczy o ich wysokiej podatnosci na wymywanie
produktéw korozji 1 mechaniczng destabilizacje¢ cienkich S$cianek. W przypadku struktur
melaminowych wzrost ten byl znacznie mniejszy (z okoto 6,8% do 8,5%), co nie wynikato
z wigkszej odpornosci materiatlowej, lecz z efektu retencji i ekranowania transportu przez
bardziej zlozong architekture porow. Obecnos¢ mniejszych, czesciowo zamknigtych porow
sprzyjata lokalnemu zatrzymywaniu produktéw korozji i ograniczata ich wymywanie nawet
w warunkach przeptywu.

Takie zachowanie potwierdza, ze roznice pomig¢dzy strukturami PU i Mel w warunkach
przeptywowych sg bezposrednig konsekwencja geometrii porodw i stopnia ich otwartos$ci, a nie

sktadu materialowego. Przeptyw medium ogranicza akumulacj¢ produktow korozji pelnigcych
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funkcje bariery dyfuzyjnej, a ich czgSciowe zmywanie odstania §wieze powierzchnie metalu
i sprzyja kontynuacji procesu anodowego, co pozostaje spdjne z opisanym w rozdz. 8.2.2
wptywem ruchu medium na kinetyke¢ korozji zelaza.

Zaobserwowana fragmentacja ma znaczenie przede wszystkim aplikacyjne
i pod wzgledem bezpieczenstwa. Nie wskazuje na odmienny mechanizm degradacji
w warunkach przeptywowych, lecz na wigksze znaczenie mechanizmu korozji
powierzchniowej w obecnosci ruchu medium, ktéry sprzyja usuwaniu produktéw korozji
1 mechanicznemu ostabieniu struktury. Kluczowym zagrozeniem pozostaje mozliwos¢
odrywania si¢ drobnych fragmentéw materiatu, ktére moga by¢ transportowane przez medium
i potencjalnie oddziatywac niekorzystnie na organizm w warunkach in vivo.

W tym sensie badania przeplywowe — nawet prowadzone w uproszczonym,
modelowym uktadzie — sg istotne nie tylko dla oceny tempa degradacji, lecz réwniez
dla identyfikacji potencjalnego ryzyka zwigzanego z uwalnianiem czastek statych, ktore
w warunkach docelowych mogg stanowi¢ czynnik niepozadany z punktu widzenia

bezpieczenstwa biologicznego.

21.8. Odpowiedz biologiczna porowatych struktur zelaznych — interpretacja

I znaczenie wynikdéw

Interpretacja wynikow badan biologicznych z rozdziatu 19 wymaga bezposredniego
odniesienia do mechanizméw korozji i biodegradacji zelaza omdéwionych w rozdziale 8,
zwlaszcza w podrozdziatach 8.2-8.3, oraz do roli mikrostruktury i porowatosci opisanej
w rozdziale 10. Wyniki wskazuja, ze odpowiedz komorkowa na porowate struktury zelazne nie
jest prosta funkcja sktadu chemicznego materiatu, lecz wynika z dynamicznego przebiegu
degradacji, ksztaltowanego przez architekturg porowata, stabilnos¢ warstwy produktow koroz;ji
oraz lokalne zmiany chemiczne w mikrosrodowisku materiat—komorki.

Zgodnie z elektrochemicznym mechanizmem korozji zelaza i rolag warstwy produktow
korozji jako regulatora tempa degradacji (rozdz. 8.2.5), kluczowe dla odpowiedzi biologicznej
jest, jak zmienia si¢ powierzchnia materialu w czasie, a nie sama obecno$¢ jonow Fe w
srodowisku hodowlanym. Wyniki testow MTT i LDH (rozdz. 19.2-19.3) pokazuja, ze zmiany
zywotnosci 1 aktywno$ci metabolicznej komodrek sa przejsciowe i1 nie wskazuja na ostra
cytotoksyczno$¢. Nalezy je interpretowac jako odpowiedZ na lokalny stres §rodowiskowy
zwigzany z kinetyka uwalniania jonéw Fe*'/Fe*" oraz zmianami pH, ktérych znaczenie

chemiczne i biologiczne oméwiono w podrozdziatach 8.3.4-8.3.5.
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Architektura porowata badanych struktur odgrywa istotng rol¢ w modulacji odpowiedzi
biologicznej, poniewaz determinuje efektywna powierzchni¢ reaktywng i warunki dyfuzji
produktéw korozji (rozdz. 10.3-10.6). Jak wykazano w rozdziale 18, prowadzi to do r6znych
rezimow degradacji, ktore bezposrednio odzwierciedlaja si¢ w odpowiedzi biologicznej
obserwowanej in vitro. Potwierdza to, ze odpowiedZz biologiczna jest wtorna wobec
mechanizmu degradacji, a nie niezaleznym parametrem materialowym.

Wyniki analizy odpowiedzi zapalnej (rozdz. 19.3.2) nalezy rozpatrywaé w kontekscie
interakcji pomi¢dzy produktami korozji zelaza a komorkami srodbtonka i makrofagami (rozdz.
8.3.4-8.3.6). Obserwowany profil cytokin wskazuje na umiarkowang aktywacj¢ komorkowa,
pozbawiong cech przewlekltego stanu zapalnego. Z punktu widzenia projektowania
biodegradowalnych implantéw naczyniowych ma to istotne znaczenie, poniewaz krotkotrwata
odpowiedZ zapalna stanowi naturalny element procesu gojenia, podczas gdy jej utrwalenie
prowadzi do powiktan klinicznych (rozdz. 4 i 6).

Uzyskane wyniki biologiczne pozostaja spojne z autorskim modelem hierarchicznej
kontroli degradacji zelaza opartym na wlasciwosciach powierzchni (rozdz. 13), zaktadajacym
kluczowa rolg stabilizacji wczesnej fazy degradacji w ksztaltowaniu dalszego przebiegu
proceséw korozyjnych i odpowiedzi biologicznej. Zgodno$¢ pomigdzy kinetyka degradacji,
charakterem produktéw korozji i odpowiedzig komoérkowsa stanowi istotny element walidacji
tego modelu w warunkach eksperymentalnych.

Nalezy podkresli¢, ze badane porowate struktury zelazne nie sa gotowym rozwigzaniem
klinicznym, a przeprowadzone badania biologiczne nie stanowig bezposredniej oceny
bezpieczenstwa implantacyjnego. Jak wskazano w rozdziale 14, celem pracy byto opracowanie
modeli materiatowych do analizy relacji ,,metoda wytwarzania — mikrostruktura — degradacja
— odpowiedz biologiczna”. Uzyskane wyniki pokazuja jednak, ze przy odpowiedniej kontroli
architektury porowatej, kinetyki degradacji i stabilnosci produktow korozji mozna uzyskaé
odpowiedz biologiczng zgodng z wymaganiami dla biodegradowalnych implantow
naczyniowych. To uzasadnia dalsze badania nad optymalizacja geometrii i oceng in Vivo.

W interpretacji wazne s3 takze uwarunkowania technologiczne procesu wytwarzania
(rozdz. 16). Stabilnos¢ replikacji przestrzennej, charakter pirolizy szablonow i jednorodnosc¢
mikrostruktury (16.4-16.7) bezposrednio wptywaja na przebieg degradacji i sktad produktow
korozji. Mozliwy wpltyw pozostato$ci po szablonach, sygnalizowany w rozdz. 19.4, nalezy
traktowac jako czynnik ograniczajacy interpretacje wynikoéw biologicznych i podkreslajacy

znaczenie $cistej kontroli procesu technologicznego.
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Uwzgledniajac ograniczenia badan in vitro, przeprowadzone analizy pozwalaja
na identyfikacje kluczowych mechanizméw odpowiedzi biologicznej na degradujace struktury
zelazne. Potwierdzajg one, ze odpowiedz biologiczna jest bezposrednig konsekwencja kontroli
degradacji materialu, a nie niezaleznym parametrem projektowym, co stanowi jeden

z glownych wnioskow niniejszej pracy.

21.9. Para-stent jako test graniczny — walidacja mozliwosci | ograniczen

technologii

Proba odwzorowania struktury stentowej miata charakter demonstracyjny
i stuzyla ocenie granicznych mozliwosci technologii replikacji przestrzennej. Uzyskana
struktura typu ,,para-stent” umozliwita weryfikacje stopnia przeniesienia ztozonej architektury
rusztowej do struktury metalicznej oraz konsekwencji tego procesu dla cigglosci, stabilnosci i
zachowania mechanicznego materiatu.

Zastosowana technologia pozwolila wiernie odwzorowaé geometri¢ stentowa,
ale prowadzita do powstania struktury o ograniczonej cigglo$ci materialowej 1 wysokiej
podatnosci na deformacje. Porowata mikrostruktura, niejednorodno$¢ zaggszczenia
oraz lokalne defekty, nieuniknione w tym procesie wytwarzania, sprzyjaly koncentracji
napre¢zen 1 niestabilno$ci wymiarowej. Czynniki te, cho¢ korzystne z punktu widzenia
degradacji 1 wymiany material-§rodowisko, istotnie ograniczaty zdolno$¢ struktury
do przenoszenia obcigzen 1 zachowania integralno$ci geometryczne;.

W kontekscie zastosowan naczyniowych, wymagajacych utrzymania drozno$ci $wiatta
naczynia i odporno$ci na zmienne obcigzenia hemodynamiczne, uzyskane wilasciwosci sa
niewystarczajace. Obserwowana podatnos¢ na deformacje i postgpujaca destabilizacja podczas
degradacji wskazuja, ze przy obecnym poziomie porowatosci i sposobie konsolidacji materiatu
kompromis migdzy architekturg a stabilnoscia ~mechaniczng jest niekorzystny
dla funkcjonalnych implantow naczyniowych.

Doswiadczenie to nie powinno by¢ jednak interpretowane jako niepowodzenie
technologiczne, lecz jako §wiadome wyznaczenie aktualnych granic opracowanego podejscia.
Para-stent pelni w tym sensie funkcje testu walidacyjnego, ktoéry pozwolil zidentytikowac
kluczowe obszary wymagajace dalszej optymalizacji, w szczegOlnosci:

e zwigkszenie jednorodnosci konsolidacji materiatu,

e kontrole grubosci zeber i cigglosci potaczen,

e modyfikacj¢ parametréw spiekania,
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e $wiadome zarzadzanie poziomem porowatosci.

Uzyskane wyniki potwierdzaja, ze technologia replikacji przestrzennej posiada realny
potencjat w projektowaniu ztozonych struktur przestrzennych, jednak w obecnej konfiguracji
nie spelnia wymagan stawianych implantom pracujagcym w §rodowisku dynamicznym. Wnioski
te nalezy interpretowac¢ W §wietle zaleznosci, pomiedzy degradacjg a warunkami przeptywu,
omowionych w rozdz. 8.4 oraz w sekcji 21.7. Znacznie bardziej perspektywicznym kierunkiem
zastosowan pozostaja implanty kostne i rusztowania regeneracyjne, gdzie wysoka porowato$¢
I zdolno$¢ do degradacji stanowig cechy pozadane, a wymagania mechaniczne sg mniej
restrykcyjne.

Cze$¢ demonstracyjna zwigzana z para-stentem stanowi logiczne domknigcie pracy,
oferuje praktyczng weryfikacje granic technologii i jej potencjalu rozwojowego, a takze osadza

uzyskane wyniki w realistycznym kontekscie aplikacyjnym.

21.10. Dlaczego Ecorr i icorr nie wystarczaja: potrzeba oceny

wieloparametrycznej

Uzyskane wyniki jednoznacznie wskazuja, ze powszechnie stosowana analiza
polaryzacji potencjodynamicznej cho¢ uzyteczna W opisie poczatkowego stanu uktadu
elektrochemicznego, nie stanowi wystarczajacej podstawy do wiarygodnej oceny
dlugoterminowej degradacji porowatych struktur zelaznych. Metoda ta opiera si¢ na zatozeniu
wzglednie jednorodne;j i stabilnej powierzchni elektrody oraz prostego przetozenia parametrow
elektrochemicznych na rzeczywistg szybkos$¢ rozpuszczania metalu, co nie znajduje petlnego
odzwierciedlenia w przypadku materiatdbw 0 silnie rozwinigtej porowatosci i dynamicznie
zmieniajacej si¢ mikrostrukturze. Ograniczenie to wynika bezposrednio z zalozen kinetycznych
omowionych w rozdz. 8.3, w ktorych przyjeto jednorodng i stacjonarng powierzchnig
reakcyjng. Mimo to wcigz bywa jedyng metoda badan nad metalami biodegradowalnymi
w publikacjach naukowych [279], [455], [456] — ze wzgledu na tatwos¢ wykonania pomiaru,
szybkos$¢ badania oraz stosunkowa tatwo$¢ interpretacji wynikéw. Coraz czg$ciej wspierana
jest jednak przez wyniki degradacji immersyjnej [199], [457].

W niniejszej pracy wykazano rozbiezno$¢ pomiedzy warto$ciami icorr @ rZeCZywistym
dhugoterminowym ubytkiem masy, szczeg6lnie W ukltadach, w ktorych formowata si¢
przejsciowo stabilna warstwa produktow korozji. Parametry elektrochemiczne dobrze
opisywaly faze¢ poczatkowa, lecz nie pozwalaly przewidzie¢ trajektorii procesu, jego

niestacjonarnego charakteru ani momentoéw destabilizacji warstwy miedzyfazowej. W tym

290



kontekscie stosowanie tej metody jako jedynego kryterium oceny ,kontrolowanej
biodegradacji” nalezy uzna¢ za niewystarczajace | potencjalnie prowadzace do zbyt
uproszczonych wnioskow.

Cho¢ podejscie elektrochemiczne pozostaje atrakcyjne ze wzgledu na swojg szybkos¢
I prostote, wyniki niniejszej pracy wskazuja na konieczno$¢ jego traktowania jako narzedzia
wspomagajacego, a nie dominujgcego. Rodznice pomigdzy degradacja obserwowang
w warunkach statycznych i przeptywowych dodatkowo pokazujg, ze pomiary prowadzone
w warunkach quasi-statycznych nie oddajg W pelni ztozonosci proceséw zachodzacych
w $rodowisku biologicznym.

Zastosowana metodologia — obejmujgca dlugoterminowe badania ubytku masy, analizg
zmian pH, obserwacje produktow korozji oraz testy w warunkach przeptywowych — nie stanowi
»ztotego standardu”, lecz funkcjonalny kompromis pomiedzy ztozono$cig badan a ich
wykonalnoscig. Podejscie to pozwolilo jednak na znacznie petniejsza interpretacje degradacji
niz analiza oparta wylacznie na parametrach elektrochemicznych i uwidocznito kluczowa role
architektury, stabilno$ci warstwy migdzyfazowej oraz warunkow transportu masy
w ksztattowaniu przebiegu procesu.

W $wietle uzyskanych wynikow zasadne jest dazenie do wieloparametrycznej oceny
degradacji, w ktorej analiza potencjodynamiczna petni funkcj¢ diagnostycznag, a nie decyzyjna.
Perspektywiczne kierunki rozwoju metod obejmujg m.in.:

e ilosciowa analiz¢ jonéw uwalnianych do roztworu (np. ICP-OES, ICP-MS),

e clektrochemiczng spektroskopie¢ impedancyjng (EIS) do monitorowania stabilno$ci

warstwy miedzyfazowe;,

e mikro-CT do przestrzennej analizy postgpu degradacji i lokalizacji defektow, oceng

charakteru i wielkosci uwalnianych czastek statych,

e metody in situ umozliwiajace sledzenie zmian powierzchni W czasie rzeczywistym.

Zastosowanie takiego podej$cia umozliwitoby nie tylko dokladniejsza kwantyfikacje
tempa degradacji, lecz takze lepsze zrozumienie jej zmienno$ci W czasie i przestrzeni
oraz sprzezen pomiedzy procesami elektrochemicznymi a zmianami strukturalnymi materiatu.

Zastosowane W niniejszej pracy podejscie nalezy traktowac jako §wiadomie dobrany
kompromis pomigdzy zakresem analiz a realnymi mozliwosciami wykonawczymi,
wynikajacymi z dostgpnej infrastruktury i zasobow. Pomimo tych ograniczen przyjeta
metodologia umozliwita spdjng, wieloaspektowa ocen¢ degradacji, wykraczajaca poza

schematyczne podej$cia jednoparametrowe. Uzyskane wyniki stanowig zatem rzetelng
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podstawe do dalszych, bardziej zaawansowanych badan oraz potwierdzaja zasadno$¢ przejscia
od oceny opartej na pojedynczych wskaznikach ku analizie procesowej, uwzgledniajacej
dynamike srodowiska i ewolucje samego materiatu w czasie.

Przedstawiona krytyka ekstrapolacji parametrOwW Ecorr | icorr Nie stanowi odrzucenia
metod elektrochemicznych, lecz logiczng konsekwencje ich ograniczen, zidentyfikowanych
i potwierdzonych w badaniach dlugoterminowych szczeg6lnie w uktadach o zmiennej

stabilnos$ci warstwy produktéw korozji.
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22. Wnioski koncowe

22.1. Hipoteza i ogélny model regulacji degradacji

1. Postawiona hipoteza badawcza zostala potwierdzona.

Wykazano, ze $wiadome projektowanie architektury porowatej oraz kontrola
stabilno$ci warstwy produktéw korozji umozliwiajg skuteczniejsze regulowanie kinetyki
degradacji i odpowiedzi biologicznej porowatych struktur zelaznych niz sama modyfikacja
sktadu stopowego.

2. Regulacja biodegradacji porowatych struktur zelaznych ma charakter hierarchiczny
I procesowy, a nie materialowy w waskim znaczeniu.

O przebiegu degradacji decyduja gltéwnie architektura porowata i zdolnos¢ materiatu
do czasowe;j stabilizacji warstwy migdzyfazowej, ktére wyznaczaja trajektori¢ procesu w czasie
I przestrzeni. Stopowanie i modyfikacje powierzchniowe nie sg niezaleznymi narz¢dziami
kontroli degradacji, lecz dzialaja tylko w ramach ograniczen narzuconych przez strukture

porow i ewolucje warstwy produktow korozji.

22.2. Architektura porowata i warstwa produktéw korozji jako czynniki

nadrzedne

3. Architektura poréow stanowi nadrzedny czynnik regulujacy przebieg degradacji
porowatego zelaza.

Organizacja przestrzeni por6w determinuje mechanizm degradacji, jej trajektori¢
czasowg oraz sposOb ewolucji warstwy miedzyfazowej, w wigkszym stopniu niz porowato$¢
globalna czy nominalny sktad stopowy.

4. Warstwa produktow korozji pelni funkcje dynamicznego regulatora procesu
degradacji.

Okresowa stabilizacja i destabilizacja tej warstwy powoduja przej$cia migdzy rezimami
dyfuzyjnym i powierzchniowo kontrolowanym, nadajac degradacji niestacjonarny charakter.
5. Struktury o architekturze odpowiadajacej szablonowi melaminowemu wykazuja

dwufazowy przebieg degradacji, wynikajacy z lokalnego zatrzymywania produktow
korozji w ztozonej mikrostrukturze poréw. Wynika to nie ze zwigkszonej odpornosci

materiatowej, lecz z innej organizacji transportu masy.
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6. Degradacja porowatego zelaza nie moze by¢ opisana pojedynczym parametrem
szybkosci.
Proces ten ma charakter wieloetapowy i dynamiczny, a jego ocena wymaga

uwzglednienia zmian W czasie oraz przestrzennej niejednorodnosci degradacji.

22.3. Ograniczenia klasycznych narzedzi i modulacyjna rola chemii

7. Nie stwierdzono liniowej korelacji pomiedzy wartosciami icorr & dlugoterminowym
ubytkiem masy.
Parametry elektrochemiczne opisujg gtownie etap inicjacji procesu i nie pozwalajg
wiarygodnie prognozowac jego dalszego przebiegu w strukturach porowatych.
8. Stopowanie manganem i miedzig wplywa na intensywnos$¢ degradacji, lecz nie zmienia
jej mechanizmu.
Efekty stopowania sa podporzadkowane architekturze poréw oraz stabilno$ci warstwy
produktéw korozji, co potwierdza ich role modulacyjna, a nie nadrz¢dnag.
9. Powloki polimerowe PCL stabilizuja przebieg degradacji zaleznie od architektury
podloza.
Ich skuteczno$¢ potwierdza hierarchiczny charakter czynnikéw regulujacych
degradacje, w ktorym architektura poréw pozostaje czynnikiem nadrzednym.
10. Powloki PCL-ASA wykazuja dwoisty charakter dzialania.
Oprocz efektu barierowego wprowadzajg modyfikacje mikrosrodowiska chemicznego,
co potwierdza mozliwo$¢ sprz¢zenia degradacji metalu z funkcja terapeutyczna W ujeciu

modelowym.

22.4. Konsekwencje funkcjonalne i walidacja modelu w biologii i geometrii

stentowej

11. Warunki przeplywowe ujawniaja ryzyko fragmentacji materialu w trakcie
degradacji.
Zjawisko to nie stanowi odrebnego mechanizmu korozji, ale istotng konsekwencje
funkcjonalng degradacji w srodowisku dynamicznym.
12. Odpowiedz biologiczna koreluje przede wszystkim z charakterem degradacji
| stabilno$cia mikrosrodowiska.
Struktury o wolniejszym, bardziej jednorodnym i przewidywalnym przebiegu
degradacji generowaly mniej zmienng i tagodniejsza odpowiedz komorkowa, niezaleznie

od sktadu stopowego.
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13. Proba odwzorowania struktury stentowej pozwolila okresli¢ aktualne granice
technologii replikacji przestrzennej.

Uzyskana struktura nie spetnia wymagan mechanicznych implantéw naczyniowych,

lecz potwierdza potencjat technologii W zastosowaniach wymagajacych wysokiej porowatosci

I kontrolowanej degradacji.
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23. Nowos¢ naukowa niniejszej rozprawy doktorskiej

Nowo$¢ naukowa niniejszej rozprawy doktorskiej polega na caloSciowym ujeciu
problemu biodegradacji porowatych struktur zelaznych. Degradacja materiatu analizowana jest
jako proces zalezny nie tylko od sktadu chemicznego stopu, ale takze od architektury porowate;j
oraz whasciwosci 1 ewolucji warstwy produktow korozji.

W rozprawie przeprowadzono jedng z pierwszych catosciowych analiz biodegradacji
porowatych pian zelaznych dostepnych w literaturze. Uwzgledniono jednoczesnie wplyw
geometrii porowatej w skali makro-, mikro- i mezostrukturalnej, ewolucji warstwy produktéw
korozji, warunkéw statycznych 1 dynamicznych §rodowiska, sktadu stopowego
oraz modyfikacji powierzchni na rzeczywista kinetyke degradacji materiatu w kontekscie
potencjalnych zastosowan implantacyjnych.

W pracy wykazano, ze kinetyka degradacji porowatych pian zelaznych oraz charakter
odpowiedzi biologicznej sg w istotnym stopniu modulowane przez §wiadomie zaprojektowang
geometri¢ porowata, obejmujaca skalg makro-, mikro- i mezostrukturalng. Wptyw ten ujawnia
si¢ niezaleznie od zastosowanego stopowania I nie moze byé W pelni przewidziany
na podstawie klasycznych parametréw elektrochemicznych.

Istotnym  wynikiem rozprawy jest wykazanie rozbieznosci  pomiedzy
krotkoterminowymi parametrami elektrochemicznymi (takimi jak potencjat korozyjny i gestosé
pradu korozyjnego) a dlugoterminowg degradacjag masowa materiatu. Obserwacje te wskazuja
na ograniczong przydatnos¢ parametrow elektrochemicznych jako jedynych wskaZznikéw
zachowania porowatych struktur zelaznych w warunkach biodegradowalnych oraz podkreslaja
znaczenie procesOw zachodzacych w warstwie produktéw korozji.

W rozprawie po raz pierwszy w sposob systematyczny przeanalizowano role stabilnosci
I sktadu warstwy produktow korozji jako czynnika ksztaltujacego przebieg degradacji
porowatych struktur zelaznych. Wykazano, ze warstwa ta moze petni¢ funkcj¢ dynamicznego
interfejsu material—$rodowisko, zdolnego do istotnego modyfikowania tempa ubytku masy
oraz lokalnych warunkéw S$rodowiskowych, niezaleznie od poczatkowej aktywnosci

elektrochemicznej materiatu.
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24. Kierunki dalszych badan — rekomendacje rozwojowe

Zaproponowane kierunki dalszych badan wynikaja bezposrednio z ograniczen
metodologicznych i poznawczych zidentyfikowanych w niniejszej pracy, w szczegolnosci
w zakresie analizy ilo$ciowej warstwy produktow korozji, tréjwymiarowej analizy

mikrostruktury oraz dlugoterminowej oceny odpowiedzi biologicznej.

24.1. Zaawansowana charakterystyka produktow korozji

e przeprowadzenie iloSciowe] analizy fazowej produktéw korozji z zastosowaniem
metody Rietvelda dla wszystkich wariantow materiatowych,

e $ledzenie ewolucji faz w funkcji czasu ekspozycji z wykorzystaniem dyfrakcji
rentgenowskiej in situ,

e korelacja udzialu poszczegolnych faz z parametrami elektrochemicznymi,
zmianami pH oraz odpowiedzig biologiczng komorek.

Badania te pozwolilyby na iloSciowe powigzanie sktadu i stabilnosci warstwy

korozyjnej z kinetyka degradacji i jej konsekwencjami biologicznymi.

24.2. Tréjwymiarowa analiza mikrostruktury i jej ewolucji degradacyjnej

e zastosowanie mikrotomografii rentgenowskiej (micro-CT) do iloSciowego
okreslenia porowato$ci, tacznosci porow, rozkladu ich Srednic oraz grubosci
Scianek,

e analiza zmian topologii struktury w trakcie degradacji,

e identyfikacja obszardw krytycznych inicjacji degradacji oraz weryfikacja stopnia
odwzorowania matrycy polimerowej.

Pozwoli to na przejscie od opisowej do predykcyjnej analizy strukturalnej degradacji.

24.3. Rozszerzone badania mechaniczne w warunkach zblizonych
do fizjologicznych
e testy Sciskania i zmeczeniowe W $rodowisku mokrym oraz w warunkach
dynamicznych,
e ocena zmian wlasciwosci mechanicznych w funkcji stopnia degradaciji,

e opracowanie metod analizy no$nosci struktur ulegajacych postepujacej utracie

cigglosci.
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Badania te umozliwig okre$lenie granicznych warunkéw bezpiecznej pracy implantu

W Czasie.

24.4. Optymalizacja technologii wytwarzania

modyfikacja procesu usuwania matrycy PU i Mel w celu minimalizacji pozostato$ci
weglowych,

poprawa jednorodno$ci mikrostrukturalnej i powtarzalnosci procesu replikacji,
opracowanie struktur gradientowych o kontrolowanej porowato$ci i grubosci

scianek.

Dziatania te powinny prowadzi¢ do zwigkszenia przewidywalnosci wlasciwosci

funkcjonalnych pian.

24.5. Rozw@j funkcjonalnych modyfikacji powierzchni

projektowanie powtok 0 kontrolowanym uwalnianiu substancji bioaktywnych,
badania stabilnosci powtok w dtugotrwatej ekspozyc;ji,
zastosowanie powlok hybrydowych 0 jednoczesnym dziataniu antykorozyjnym

i bioaktywnym.

Ten kierunek wpisuje si¢ bezposrednio W koncepcje inzynierii powierzchni jako

narzedzia kontroli degradac;i.

24.6. Poglebione badania biologiczne

dhlugoterminowe testy in vitro obejmujace cytotoksyczno$é, odpowiedz zapalna,
proliferacj¢ i mineralizacje,

selektywne badania in vivo prowadzone wylacznie w przypadku uzasadnionej
warto$ci poznawczej | braku mozliwosci uzyskania réwnowaznych danych
metodami in vitro, zgodnie z zasada 3R.

analiza osteointegracji, przebiegu resorpcji oraz remodelingu tkanki,

ocena biodystrybucji jonéw metali i ich potencjalnego dziatania systemowego.

Pozwoli to na petniejsza ocene bezpieczenstwa i funkcjonalnosci implantu.

24.7. Ukierunkowanie aplikacyjne i kliniczne

projektowanie struktur dedykowanych implantom kostnym o niskim i $rednim

obciazeniu,

298



e analiza interakcji material-tkanka kostna w warunkach dynamicznej przebudowy,
e walidacja modelu degradacyjnego w S$rodowisku zblizonym aplikacyjnie

i przedklinicznie.
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27. ANEKS 1 — Historia rozwoju leczenia chorob serca

Aby naprawde zrozumie¢, dlaczego wspodtczesne biomateriaty staty si¢ fundamentem
leczenia choroby niedokrwiennej serca, warto przyjrze¢ si¢ historii odkry¢, wyzwan
1 przetoméw, ktore do tego doprowadzily. Niniejszy aneks pozwala czytelnikowi zajrzeé
za kulisy dzisiejszych technologii medycznych i odkry¢ zrodia ich powstania. Przedstawia
szeroki kontekst ewolucji leczenia tej choroby: od pierwszych, czgsto eksperymentalnych prob
z poczatku XX wieku, po nowoczesne techniki chirurgiczne i interwencyjne. Cho¢ ten
historyczny przeglad nie jest niezbedny do peinego zrozumienia zagadnien materialowo-
chemicznych omawianych w dalszej czesSci pracy, pozwala uchwyci¢, jak zmieniato si¢
podejscie kliniczne, jakie problemy napotykata medycyna i dlaczego rozwdj biomateriatow stat
si¢ w pewnym momencie kluczowym elementem terapii.

W kolejnych podrozdziatach przedstawiono uporzadkowany chronologicznie przeglad
najwazniejszych koncepcji i przetoméw — od wczesnych operacji Carrela i Becka, przez
procedure Vineberga i rozw0j pomostowania aortalno-wiencowego, az po narodziny
angioplastyki, pierwsze stenty metalowe i konstrukcje powlekane lekami. Ten historyczny cigg
zdarzen stanowi fundament dla wspodtczesnego rozumienia roli implantow wiencowych
I thumaczy, dlaczego ich witasciwosci fizyczne, chemiczne i biologiczne sg dzi§ przedmiotem
intensywnych badan.

W moim odczuciu zrozumienie wspotczesnych technologii rewaskularyzacyjnych
wymaga chocby krotkiego spojrzenia wstecz. Geneza wielu obecnych rozwigzan — takze
materiatowych — tkwi w ograniczeniach, z ktorymi mierzyli si¢ pierwsi operatorzy. Znajomo$¢
tego kontekstu nie jest jedynie ciekawostka historyczng, ale pomaga lepiej doceni¢ logike

dalszego rozwoju.

27.1. Chirurgiczne pomostowanie aortalno—wiencowe (CABG) — rozwoj

I znaczenie kliniczne

Wezedniejsze dane dotyczace zapadalno$ci na CAD oraz jej powiktan podkreslaja
znaczenie opracowania skutecznych metod leczenia schorzen sercowo-naczyniowych,
zwlaszcza choroby wiencowej. Zagadnienie to od dawna stanowi przedmiot zainteresowania
srodowiska medycznego 1 naukowego. Poczatki leczenia choroby niedokrwiennej serca si¢gaja
poczatku XX wieku, kiedy chirurg Alexis Carrel rozwazat operacyjne zaopatrywanie tetnic
wiencowych oraz prowadzit eksperymenty naczyniowe na zwierzetach. Za opracowanie

metody zszywania naczyn krwionos$nych, stanowigcej podstawe poOzniejszych badan
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nad przeszczepami, otrzymat Nagrode Nobla w 1912 roku. Carrel przeprowadzit réwniez
skuteczne zespolenia aorty piersiowej i naczyn wiencowych u psoéw [458].

W latach 30. i 40. XX wieku podejmowano proby poprawy ukrwienia serca metodami
posrednimi. Przyktadowo, w 1935 roku Claude Beck zaproponowal koncepcje posredniej
rewaskularyzacji migsnia sercowego z wykorzystaniem struktur przylegajacych do serca, ktore
staty si¢ jednym z historycznych punktéw wyjscia dla pdzniejszych technik wykorzystujacych
lewa tetnice piersiowg wewnetrzng (LIMA, ang. left internal thoracic artery) [33].
W 1946 roku kanadyjski chirurg Arthur Vineberg [35] implantowatl odcinek lewej tetnicy
piersiowej wewnetrznej w migsien serca, bez bezposredniego zespolenia z tetnicg wiencowa,
w celu wywotania rozwoju krazenia obocznego (ang. collateral circulation) w obszarze
unaczynienia galezi przedniej zstgpujacej (left anterior descending artery. LAD). Obecnie
procedura ta znana jest jako ,procedura Vineberga”. Procedura Vineberga przynosita
cze$ciowa ulge w dlawicy [459], [460], a angiografia potwierdzita wrastanie gatazek tetnicy
piersiowej do migsnia sercowego. Jednak peine rozwigzanie problemu niedokrwienia pojawito
si¢ dopiero wraz z opracowaniem techniki omijania zw¢zen za pomoca graftoéw naczyniowych.

Kolejnym krokiem w kierunku bezposredniej rewaskularyzacji bylo wykonanie
w 1956 roku przez Charlesa Baileya endarterektomii tetnic wiencowych (zabieg polegajacy
na usuni¢ciu blaszki miazdzycowej z wewnetrznej wysciotki tetnicy [78]) u siedmiu pacjentow
[79]. W tamtym czasie gldwng barierg dla rozwoju chirurgii wiencowej byt brak mozliwo$ci
zobrazowania tetnic wiencowych. Przetlom nastapil przypadkowo 30 pazdziernika 1958 roku,
gdy Mason Sones omytkowo podat §rodek kontrastowy bezposrednio do prawej tetnicy
wiencowej pacjenta z chorobg reumatyczng serca [80]. To wydarzenie zapoczatkowato rozwoj
selektywnej angiografii wiencowej, ktora stata si¢ kamieniem milowym w diagnostyce chorob
Serca.

Jeszcze przed rutynowym stosowaniem przeszczepOw naczyniowych w chirurgii
wiencowej, w 1961 roku szwedzki chirurg Ake Senning poszerzyl §wiatto lewej glownej tetnicy
wiencowej przy uzyciu taty z osierdzia. Niedlugo pdzniej, w Cleveland Clinic, Donald Effler
zastosowat podobna technike zarowno do lewej, jak i prawej tetnicy wiencowej [81].

Rozwo6j chirurgii wiencowej przyspieszyt w latach 50. 1 60. XX wieku dzieki
wprowadzeniu krgzenia pozaustrojowego (ptucoserca), ktére umozliwito operacje na otwartym
sercu. W tym okresie kilka zespotow rozpoczeto proby bezposredniego pomostowania
wiencowego. Pomostowanie wiencowe, znane takze jako by—passy aortalno—wiencowe
(ang. coronary artery bypass grafting, CABG), to zabieg chirurgiczny stosowany w leczeniu

choroby niedokrwiennej serca, szczegdlnie przy zwezeniu lub zamknigciu tetnic wiencowych
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przez miazdzycg. Zabieg polega na omini¢ciu zwezonych odcinkdéw naczyn wiencowych
poprzez utworzenie nowych dréog doptywu krwi do migénia sercowego. Wykonuje si¢ to przez
przeszczepienie fragmentow innych naczyn krwionosnych, ktore sg przyszywane z jednej
strony do aorty, a z drugiej ponizej zwezenia w tetnicy wiencowej. Takie obejscie umozliwia
swobodny przeptyw natlenionej krwi do obszaréw serca zagrozonych niedokrwieniem.
Za pioniera tej metody uznaje si¢ dra Wasilija Kolesowa z Leningradu [461], ktory 25 lutego
1964 roku przeprowadzit pierwszg udang operacje wszczepienia prawej tetnicy piersiowej
wewnetrznej do prawej tetnicy wiencowej na bijagcym sercu (tzw. off-pump CABG [458]).
Kluczowym momentem byto osiggnigcie dr. René Favaloro z Cleveland Clinic, ktéry w maju
1967 roku wykonat udang operacj¢ pomostowania przy uzyciu zyly odpiszczelowej
u 51-letniego pacjenta z zatkang prawg tetnicag wiencowa [458].

Liczba wykonywanych zabiegdw szybko rosta, a CABG zacz¢lo zmienia¢ codzienng
praktyke w salach operacyjnych na §wiecie. Jednak wraz z rosnaca skala pojawiaty si¢ nowe
pytania: jak dlugo przeszczepione naczynia beda zachowywaé droznos¢, jaka jest optymalna
technika chirurgiczna oraz ktére typy graftow zapewnia lepsze dlugoterminowe rezultaty?
Chirurdzy musieli zmierzy¢ si¢ takze z problemami ryzyka operacji na sercu i powiktan
pooperacyjnych, zarbwno w krotkim, jak i dlugim okresie. Dylematy te napedzaty dalsze
poszukiwania udoskonalen metody i analiz¢ wynikow leczenia w coraz wigkszych grupach
chorych.

Rownolegle rozwijano technik¢ pomostéw tetniczych. W 1968 roku George Green
w Nowym Jorku wykonal pierwszy zespot lewej tetnicy piersiowej wewnetrznej (LIMA)
do galezi przedniej zstepujacej (LAD) [462]. Bezposrednie potgczenie LIMA-LAD stato si¢
z czasem ztotym standardem CABG ze wzgledu na wysoka droznos$¢ tego graftu. Do konca lat
60. chirurdzy, w tym Favaloro, stosowali liczne pomosty, wykorzystujac zaréwno zyly
odpiszczelowe, jak i tetnice piersiowe. Operacje pomostowania szybko rozpowszechnity si¢
na $wiecie; do 1970 roku Favaloro wykonat ponad 1000 takich zabiegow [458], [463].

Lata 70. przyniosty potwierdzenie skutecznosci CABG w badaniach naukowych.
Przeprowadzono kilka randomizowanych badan poréwnujacych leczenie operacyjne z terapia
zachowawczg u pacjentow ze stabilng chorobg wienicowa. Wykazano, ze CABG u pacjentéw
wysokiego ryzyka, na przyktad z zajeciem pnia lewej tetnicy lub chorobg wielonaczyniowa,
poprawia przezycie w poréwnaniu z leczeniem farmakologicznym. Metaanaliza siedmiu badan
z lat 1972—-1984, obejmujaca ponad 2600 pacjentow, wykazata istotng redukcje $miertelnosci
5-letniej (10,2% vs 15,8%) i 10-letniej (26,4% vs 30,5%) u chorych skierowanych pierwotnie

na CABG w poréwnaniu z leczeniem zachowawczym [464]. W rezultacie juz w latach 70.
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CABG stalo si¢ powszechnym zabiegiem kardiochirurgicznym, a liczba operacji szybko rosta
na calym $wiecie. Na poczatku lat 80. w Stanach Zjednoczonych wykonywano okoto
120 tysiecy bypassoOw rocznie, a pod koniec tej dekady ponad 240 tysigcy. Chociaz zyla
odpiszczelowa byla najczesciej stosowanym graftem w pierwszych dekadach CABG,
obserwowano, ze po kilku latach ulega ona zmianom prowadzacym do restenozy i niedroznosci
graftu [85, s. 2].

Od tego czasu standardem stato si¢ wszczepianie przynajmniej jednej (a u mtodszych
chorych nawet dwdch) tetnic wewnetrznych jako pomostéw 0 dlugotrwatej droznosci.

W latach 90. powrdcono do stosowania t¢tnicy promieniowej. Po nieudanych probach
z lat 70., technike t¢ udoskonalit w 1992 roku Christophe Acar, umozliwiajac jej rutynowe
wykorzystanie jako kolejnego pomostu tetniczego [465]. W kolejnych dekadach
kardiochirurdzy wprowadzali nowe techniki, aby poprawi¢ wyniki 1 zmniejszy¢ inwazyjnos¢
CABG. Powrécono do operacji na bijacym sercu (off-pump CABG), zapoczatkowanej przez
Kolesowa w latach 60. Wprowadzenie stabilizatorow umozliwito wykonywanie pomostow bez
krazenia pozaustrojowego u czes$ci pacjentdw, co moze ogranicza¢ powiklania zwigzane
z omini¢ciem serca, cho¢ badania wykazaty porownywalne wyniki off-pump i on-pump [466].
Rozwinigto takze techniki matoinwazyjne, takie jak MIDCAB (minimalnie inwazyjne
pomostowanie bez sternotomii, przez minitorakotomi¢), stosowane gtéwnie do graftu
LIMA-LAD i czesto taczone z PCI w innych tetnicach w ramach podejscia hybrydowego.
Pod koniec pierwszej dekady XXI wieku rozpoczgto proby catkowicie endoskopowego
pomostowania z uzyciem robotow chirurgicznych. Chociaz wigkszos¢ CABG nadal wykonuje

si¢ klasycznie przez sternotomi¢, powyzsze innowacje potwierdzajg staly rozwdj tej metody
[461].

27.2. Przezskorne interwencje wiencowe (PCI) — od balonoplastyki
do stentéw BMS

Kardiochirurgia zrewolucjonizowala leczenie choroby wiencowej, jednak jej wysoka
inwazyjnos$¢ wiaze si¢ z istotnym ryzykiem dla pacjentow. Od lat celem kardiologow byto
opracowanie matoinwazyjnej metody udroznienia tetnicy wiencowej bez otwierania klatki
piersiowej. W 1964 roku radiolog Charles Dotter po raz pierwszy poszerzyl zwezong tetnice
obwodowa (udowa) za pomoca cewnika, skutecznie leczac niedokrwienie nogi [467]. Dotter
opisat t¢ technike jako przezskorng angioplastyke 1 przewidywat jej zastosowanie w leczeniu

zwezen tetnic wiencowych. Proponowal uzycie ,recznie wprowadzanego dilatatora”
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lub cewnika z balonikiem, a takze rozwazal wykorzystanie wewnatrznaczyniowych sprezynek
do podtrzymania droznosci naczynia [468]. Te koncepcje wyprzedzaly jednak mozliwosci
techniczne tamtych czasow. Potrzeba byto ponad dekady, by urzeczywistni¢ koncepcje Dottera
w krazeniu wiencowym — dokonal tego niemiecki kardiolog Andreas Griintzig w Zurychu.
16 wrze$nia 1977 roku przeprowadzit pierwsza w historii przezskorng angioplastyke tetnicy
wiencowej (ang percutaneous coronary angioplasty — PTCA) u 38-letniego pacjenta
z izolowanym zwezeniem galezi przedniej zstepujacej [469]. Zabieg wykonano na bijagcym
sercu, w znieczuleniu miejscowym, przez naktucie tetnicy udowej. Zakonczyt si¢ pelnym
sukcesem, a pacjent przezyt kolejne 37 lat [470]. Wydarzenie to uznaje si¢ za poczatek nowe;j
ery kardiologii inwazyjnej, poniewaz po raz pierwszy niechirurgicznie udrozniono zatkang
tetnice wiencowa, przywracajac ukrwienie serca. Griintzig szybko przeszkolit innych lekarzy
1 juz w 1978 roku przedstawit wyniki pierwszych 50 angioplastyk u ludzi, potwierdzajac
skuteczno$¢ i korzysci tej metody [470].

W latach 80. zabiegi PTCA cechowaly si¢ wysoka skuteczno$cig natychmiastows,
z udanym poszerzeniem okoto 90% zwezen. Jednak dlugoterminowe wyniki byly mniej
korzystne. U 30-40% pacjentow wystgpowata restenoza. Dodatkowo, podczas angioplastyki
zdarzaly si¢ ostre zamknigcia naczynia, na przykltad z powodu rozwarstwienia $ciany,
co wymagalo pilnej operacji [471]. W odpowiedzi na te wyzwania udoskonalano technike,
poprawiajac konstrukcje cewnikéw i1 balondéw, wprowadzajac angioplastyke wielu zmian
podczas jednej procedury oraz stosujac urzadzenia wspomagajace, takie jak atherektomia
czy laserowa angioplastyka. Poczatkowo przezskorna angioplastyka i1 chirurgiczne by—passy
konkurowaty ze soba. Przyktadowo, randomizowane badanie z 1987 roku (RITA) wykazato
podobng poprawe wydolnosci u pacjentow z pojedynczym zwezeniem leczonych PTCA
i CABG, jednak angioplastyka wigzata si¢ z wyzszym odsetkiem ponownych zabiegow [472],
[473].

Przetom nastgpit w 1986 roku, kiedy po raz pierwszy wszczepiono stent
wewnatrznaczyniowy w tetnicy wiencowej. Pomyst zastosowania metalowej siatki
do podparcia naczynia od $rodka niezaleznie zrealizowali dr Jacques Puel (Tuluza, 26 marca
1986) oraz dr Ulrich Sigwart (Lozana, czerwiec 1986) [468]. Pierwsze stenty, wykonane
ze stali, miaty zapobiega¢ naglemu zamkni¢ciu naczynia po angioplastyce 1 ograniczad
restenoze poprzez podtrzymywanie S$ciany tetnicy. Wyniki pionierskich wszczepien
opublikowano w New England Journal of Medicine w 1987 roku, potwierdzajac skutecznosé
utrzymania drozno$ci tetnicy wiencowej za pomocg stentu [474]. WKkrotce udoskonalono

konstrukcje stentow. Kluczowy wktad wniost Julio Palmaz, ktory wraz z Richardem Schatzem
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opracowal balonowo rozszerzany stent Palmaz—Schatz (testowany od 1987 roku, zatwierdzony
przez FDA w 1994 roku) [475]. Poczatkowo stosowanie stentow budzito obawy ze wzgledu
na wysokie ryzyko zakrzepicy wymagajacej intensywnej terapii przeciwkrzepliwej. Jednak
randomizowane badania z potowy lat 90. (BENESTENT [476], STRESS [477]) jednoznacznie
wykazaly przewage stentow nad samg angioplastyka balonowag — implantacja stentu istotnie
zmniejszala czegstos¢é restenozy i konieczno$¢ ponownych interwencji.

Od konca lat 90. stenty metalowe staty si¢ standardowym elementem angioplastyki
1 byly rutynowo implantowane w miejscu zw¢zenia, co ograniczylo czgstos¢ restenozy do okoto
20% pacjentow. Zwickszyto to takze bezpieczenstwo zabiegéw — ryzyko ostrego zamknigcia
naczynia spadto ponizej 5%. Kluczowe bylo wprowadzenie skutecznej terapii
przeciwptytkowej (poczatkowo aspiryna i tiklopidyna), ktora zmniejszyta ryzyko zakrzepicy
w stencie z kilkunastu do okoto 1-2% [468]. W rezultacie pod koniec XX wicku PCI stala si¢
bezpieczna i skuteczng metodg leczenia wielu postaci choroby wiencowej. Schematyczne etapy

przezskornej angioplastyki wiencowej z implantacja stentu przedstawiono narys. 26.1.

Rys. 27.1 Etapy przezskornej angioplastyki wienicowej z implantacjg stentu. Widoczne jest zwezenie tetnicy
wiencowej przez blaszke¢ miazdzycowa, wprowadzenie balonu i jego inflacja w miejscu zwezenia, nastepnie
rozprezenie stentu oraz utrzymanie droznosci naczynia po zakonczeniu zabiegu. Obrazek wygenerowany
przy uzyciu narzedzi Al, koncepcja autorska.

27.3. Stenty powlekane lekami (DES) — rozwdj technologiczny
| ograniczenia

Pomimo postepow, u czesci pacjentdow nadal obserwowano nawr6t restenozy w stencie

(okoto 15-30% po BMS). Gtownym mechanizmem restenozy byla reakcja gojenia $Sciany
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naczynia uszkodzonej podczas angioplastyki i stentowania, obejmujgca migracje 1 proliferacje
komorek miesni gtadkich do $wiatla stentu, stymulowang przez miejscowy stan zapalny
i czynniki wzrostu [477]. W celu ograniczenia czgsto$ci restenozy opracowano stenty
uwalniajgce leki. Pierwszy stent eluujacy sirolimus (rapamycyne¢) uzyskat aprobat¢ w Europie
w 2002 r.,aw USA w 2003 roku [471]. Byly to konstrukcje oparte na platformie stalowej 316L,
wykorzystujace sprawdzone stenty metalowe (o grubych przgstach okoto 130 um) powleczone
trwalym polimerem, z ktérego stopniowo uwalniat si¢ lek hamujacy proliferacje komorek
[478]. Lek ten hamowal migracj¢ komoérek mieéni gladkich w kierunku $rodbtonka
oraz zaburzal cykl komdrkowy, co opdznialo proces gojenia naczynia po implantacji stentu
1 w konsekwencji ograniczato restenoze. Przyktadowo, w badaniu TAXUS—IV po 9 miesigcach
restenoza wystapita u 26,6% pacjentow z BMS, natomiast w grupie z DES odsetek ten wynidst
jedynie 7,9% [479], [480]. Rowniez badania RAVEL [481] i SIRIUS[482] wykazaty bardzo
niskie odsetki restenozy (<5%) po zastosowaniu DES w poréwnaniu z BMS. W rezultacie,
w ciagu kilku lat stenty powlekane catkowicie zdominowaty praktyke kliniczng — tzw. pierwsza
generacja (sirolimus — Cypher®; paklitaksel — Taxus®) znaczgco ograniczyla koniecznosé
ponownych angioplastyk [479]. Kolejnym przetomem w rozwoju technologii stentoéw byto
wystgpienie prof. E. Camenzinda podczas Kongresu ESC w Barcelonie w 2006 roku.
Przedstawit on dane wskazujace na wyzszy odsetek zawaldéw serca i zgondw po angioplastyce
w grupie pacjentéw ze stentami powlekanymi (SES — 6,3%) w poréwnaniu do stentow
metalicznych (BMS — 3,9%). Wyniki badania BASKET-LATE rowniez wykazaty wzrost
MACE w okresie 7-18 miesi¢cy po wszczepieniu DES w porownaniu do BMS [483].

Kolejne analizy 1 metaanalizy potwierdzily ten trend, cho¢ wnioski dotyczace istotnosci
statystycznej w zakresie S$miertelnosci 1 zawaldow niezakonczonych zgonem byly
niejednoznaczne [484], [485], [486], [487]. W grudniu 2006 roku panel ekspertow powotany
przez FDA ocenit bezpieczenstwo DES na podstawie nowych danych i definicji zakrzepicy
w stencie wedlug ARC. Zalecono wowczas wydtuzenie podwdjnej terapii przeciwplytkowe;j
do 12 miesiecy u pacjentéw z niskim ryzykiem krwawienia (wczesniej stosowano 6 miesiecy)
[488].

Ostatecznie wykazano, ze ryzyko zakrzepicy jest zwigzane z opdzniong endotelizacja
przeset stentu, spowodowang dzialaniem lekow antyproliferacyjnych oraz prozapalnym
wplywem polimeru [489]. Odkrycia te doprowadzity do rozwoju nowoczesnych stentow DES
o cienszej konstrukcji. Stal 316L zostalta w wielu przypadkach zastagpiona mocniejszymi
stopami kobaltu—chromu (CoCr) lub platyny—chromu (PtCr), co umozliwito znaczace

zmniejszenie grubosci elementow stentu przy zachowaniu wymagane] wytrzymatosci
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strukturalnej [37]. Wprowadzono takze bardziej biokompatybilne lub biodegradowalne
powloki polimerowe, aby ograniczy¢ przewlekte reakcje zapalne. Obecnie stosuje si¢ niemal
wylacznie stenty powlekane lekiem nowej generacji, co pozwolito rozszerzy¢ wskazania PCI
na bardziej ztozone zmiany anatomiczne, takie jak dlugie zwezenia, drobne naczynia
czy zmiany rozgatezione [490], [491].

Obecnie przezskorna interwencja wiencowa stanowi podstawe leczenia choroby
wiencowej, zwlaszcza ostrych zespotow wiencowych. Na §wiecie wykonuje si¢ miliony
zabiegdw PCI rocznie. Wedlug raportu American Heart Association w 2022 roku w samych
tylko Stanach Zjednoczonych przeprowadzono szacunkowo ponad 600 tysigcy takich procedur
[492].

Rozwoj kardiologii interwencyjnej w ciggu ostatnich 45 lat, od pierwszej angioplastyki
Griintziga, stanowi doskonaly przyktad medycyny translacyjnej w praktyce. Zmienit on
catkowicie przebieg choroby wiencowej, umozliwiajac skuteczne leczenie wielu pacjentow,
ktérzy wezesniej wymagali skomplikowanej operacji kardiochirurgicznej lub musieli pogodzi¢

si¢ z obnizong jakoscia zycia, za pomoca matoinwazyjnego zabiegu PCI.

27.4. Farmakoterapia choroby wiencowej — uzupelnienie i wsparcie leczenia

mechanicznego

Chociaz farmakoterapia choroby wiencowej nie jest bezposrednio zwigzana z czgscia
praktyczng pracy, jej omoOwienie pozwala na pelniejsze przedstawienie tematu. Rownolegle
z rozwojem metod mechanicznej rewaskularyzacji nastapit znaczacy postep w farmakoterapii.
Nowe leki nie tylko fagodzily objawy niedokrwienia, ale co istotne, poprawialy rokowanie,
zmniejszajac ryzyko zawatu serca i zgonu [493]. Ponizej przedstawiono najwazniejsze klasy
lekéw w kolejnosci ich wprowadzenia oraz kluczowe dowody naukowe.

e Azotany (nitraty) byly pierwsza skuteczng grupa lekow stosowang w terapii

dlawicy piersiowej. W 1879 roku William Murrell, publikujac na famach
,»The Lancet”, opisat dziatanie nitrogliceryny (gliceryl triazotanu), ktéra poprzez
rozszerzenie naczyn zylnych zmniejszata obcigzenie wstgpne serca i fagodzita bol
[494]. Nitrogliceryna szybko stala si¢ lekiem doraznym, stosowanym podjezykowo
w celu przerwania napadu dtawicy piersiowej [495]. Z czasem wprowadzono takze
azotany o przedtuzonym dzialaniu (np. mono- i diazotan izosorbidu),
wykorzystywane profilaktycznie do redukcji czgstosci epizodow bolu wiencowego.

Cho¢ nie wykazano ich wplywu na dlugos¢ zycia, od ponad 140 lat pozostajg
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waznym elementem leczenia objawowego, poprawiajac jakos$¢ zycia pacjentow
z chorobg wiencowa [496].

Beta-adrenolityki (beta-blokery) zapoczatkowaly nowa ere w leczeniu chordb
serca w latach 60. XX wieku. James Black, opracowujac propranolol, pierwszy
skuteczny antagonista receptoréw [-adrenergicznych, zrewolucjonizowat terapig
dlawicy piersiowej. Beta-blokery, obnizajgc czestos¢ akeji serca i ci$nienie tetnicze,
skutecznie zmniejszaja zapotrzebowanie mig$nia sercowego na tlen. W badaniu
BHAT (1982) wykazano, ze propranolol obniza $§miertelno§¢ po zawale o okoto
25%. Kolejne badania, w tym CAPRICORN (2001), potwierdzity skuteczno$¢
nowszych lekow tej grupy. Obecnie beta-blokery s3 standardem w terapii
pozawatowej oraz w leczeniu przewleklej niewydolnosci serca, taczac efekt
objawowy z udowodniong poprawg rokowania [497], [498].

Antagonisci kanalow wapniowych, tacy jak werapamil, diltiazem i nifedypina,
zostali wprowadzeni do terapii w latach 60. 1 70. XX wieku. Ich dzialanie polega
na rozkurczu naczyn tetniczych, w tym wiencowych, oraz obnizaniu ci$nienia
tetniczego. Werapamil i1 diltiazem dodatkowo spowalniaja rytm serca. Cho¢ nie
wykazano wptywu antagonistow wapnia na dhlugo$¢ zycia pacjentéw z choroba
wiencowg, stanowig one cenne uzupelnienie leczenia, szczegodlnie u o0séb
nietolerujacych beta-blokerow [499], [500].

Kwas acetylosalicylowy (ASA), cho¢ znany od konca XIX wieku, zyskat znaczenie
w kardiologii w latach 70., gdy potwierdzono jego wiasciwosci antyagregacyjne.
W badaniu ISIS-2 (1988) wykazano, ze ASA podawana w ostrej fazie zawalu serca
zmniejsza $miertelno$¢ o okoto 23%. W polaczeniu ze streptokinaza uzyskiwano
jeszcze wigksza redukcje ryzyka. Obecnie mata dawka aspiryny (75-150 mg/d) jest
podstawowym elementem prewencji wtornej choroby wiencowej [501], [502].
Tienopirydyny, takie jak  klopidogrel, zrewolucjonizowaly  terapi¢
przeciwptytkowa, szczegodlnie w zabiegach PCI. Klopidogrel, blokujac receptor
P2Y12, wzmacnia dzialanie ASA, co w potaczeniu stanowi obecnie standardowg
strategic DAPT (dual antiplatelet therapy). Badanie CURE (2001) wykazato
wyrazne korzysci z terapii skojarzonej w ostrych zespotach wiencowych [503],
[504].

Inhibitory konwertazy angiotensyny (ACEIl), poczatkowo opracowane jako leki

przeciwnadci$nieniowe, znalazty zastosowanie w kardiologii po udowodnieniu ich
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korzystnego wplywu na przezycie po zawale serca. Kaptopryl, pierwszy ACEI,
zostal wprowadzony do praktyki klinicznej w 1981 roku. Badania SAVE (1992)
1 HOPE (2000) jednoznacznie potwierdzity, ze ACEI redukujg ryzyko powiktan
sercowo-naczyniowych 1 $miertelnos¢. Zaleca si¢ je pacjentom po zawale,
zwlaszcza z obnizong frakcja wyrzutowa oraz wspolistniejaca cukrzyca
lub nadcisnieniem. W przypadku nietolerancji mozna zastosowac sartany (ARB),
ktore majg podobny profil dziatania [505], [506].

e Statyny, bedace podstawa prewencji miazdzycy, zostaty wprowadzone do terapii
Klinicznej w latach 80. XX wieku. Lowastatyna, jako pierwsza, zostala
zarejestrowana w 1987 roku, jednak przelom nastapil dzigki badaniu 4S (1994),
w ktérym simwastatyna obnizyta $miertelnos¢ catkowita o 30%. Kolejne badania
(CARE, LIPID, HPS) potwierdzily rol¢ statyn w pierwotnej i wtoérnej prewencji
chordb sercowo-naczyniowych. Obecnie dazy si¢ do utrzymania bardzo niskiego
poziomu LDL (<55 mg/dl) u pacjentow wysokiego ryzyka. W ostatnich latach
do terapii wlaczono takze przeciwciala monoklonalne przeciw PCSK9
(np. ewolokumab), ktére w badaniu FOURIER (2017) wykazaly dodatkowe
korzysci kliniczne, zwlaszcza u pacjentéw z bardzo wysokim ryzykiem sercowym
[507], [508].

Farmakoterapia, mimo ze nie eliminuje anatomicznej przyczyny niedokrwienia, jest

kKluczowym uzupehieniem leczenia inwazyjnego i znaczgco wplywa na dlugoterminowe

rokowanie pacjentow.
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28. ANEKS 2 — Technologie formowania i projektowania

polimerowych stentow bioresorbowalnych

Aneks poréwnuje wybrane technologie formowania i projektowania polimerowych
stentow bioresorbowalnych. Jego celem jest przedstawienie alternatywnych rozwigzan
technologicznych wzgledem stentow metalicznych omowionych w rozprawie, bez
szczegblowej oceny skutecznosci klinicznej. Dokument nie zawiera nowych wynikoéw

ani wnioskow i stanowi uzupelnienie gtdéwnej pracy.

28.1. Mikro-wytlaczanie jako etap wstepny formowania

Mikro-wytlaczanie jest w praktyce jednym z pierwszych etapow, z ktorymi styka sig
projektant stentu polimerowego, poniewaz determinuje ono jako$¢ potproduktu dla dalszych
operacji technologicznych. Technika ta wywodzi si¢ z klasycznego wytlaczania termoplastow
1 zostata zaadaptowana do zastosowan biomedycznych wraz z rozwojem bioresorbowalnych
polimerow, na przyktad PLA/PLLA. W tym procesie uplastyczniony polimer (najczesciej
PLA/PLLA, PLGA, PCL lub ich mieszanki), jest przepychany przez glowicg z matryca
o pierScieniowym przekroju. Powstata rurka jest chlodzona, stabilizowana i odbierana
z kontrolowang predkoscig, co pozwala uzyska¢ wymagane parametry geometryczne.
Kluczowe parametry procesu to wydajno$¢ i cisnienie w ukladzie, predkos¢ odbioru
(wplywajaca na rozciggnigcie, $rednice 1 grubo$¢ $cianki), profil temperatury w strefach
wytlaczarki 1 glowicy oraz warunki stabilizacji ksztattu, takie jak kalibracja i chlodzenie.
Precyzja wykonania i montazu matrycy jest istotna, poniewaz nawet niewielkie odchylenia
wspotosiowosci  lub  nierOwnomierno$¢ szczeliny moga prowadzi¢ do owalnosci
lub niejednorodnosci $cianki [509].

W praktyce mikrorurki medyczne wytwarza si¢ z tolerancja rzedu dziesigtek
mikrometrow zaré6wno dla $rednicy, jak 1 grubosci $cianki. Nawet niewielka owalno$¢
lub zmienno$¢ grubosci $cianki moze prowadzi¢ do nierownomiernego rozkladu naprezen
po implantacji, co wptywa na sztywnos$¢, zachowanie podczas ekspansji oraz bezpieczenstwo
stentu [510], [511].

Polimery stosowane w BRS, takie jak PLA/PLLA, PLGA i PCL, wykazuja wlasciwosci
nienewtonowskie, najczesciej pseudoplastyczne, co oznacza, ze ich lepko$¢ maleje wraz
ze wzrostem szybkosci $cinania. Dobierajac temperatury 1 predkosci procesu, nalezy
uwzgledni¢ reologie stopu, aby ograniczy¢ ryzyko przegrzewania, degradacji termicznej

oraz defektow geometrycznych, takich jak owalno$¢ czy niestabilno§¢ wymiarowa [512].
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Dobor materiatow pozwala ksztattowa¢ wtasciwosci mechaniczne i tempo resorpcji.
PCL charakteryzuje si¢ wigksza elastyczno$cig i wolniejszag degradacja, natomiast PLGA
umozliwia regulacje¢ czasu degradacji poprzez zmian¢ stosunku monomeréw. Na strukture
wptywa nie tylko sklad, ale takze historia przetwarzania. Orientacja tancuchdéw, poziom
naprezen resztkowych 1 stopien krystaliczno$ci zaleza od warunkéw uplastyczniania,
rozciggania i chtodzenia. Orientacja wzdhuz osi wyttaczania moze porzadkowac strukture,
jednak ostateczny poziom krystalicznosci zalezy rowniez od warunkoéw termicznych, takich jak
czas 1 temperatura chtodzenia oraz wygrzewanie. Wigksza ilo$¢ fazy krystalicznej zwykle
ogranicza dostep wody i spowalnia hydroliz¢ wigzan estrowych, co moze wydtuza¢ czas
resorpcji [511].

Mikro-wyttaczanie odgrywa kluczowa rolg w zapewnieniu jakosci koncowego
implantu. Defekty geometryczne i1 niejednorodnosci powstatle na tym etapie sg trudne

do usunigcia.

28.2. Cigcie laserowe geometrii stentu

Cigcie laserowe stanowi kluczowy etap nadawania ztozonej, siatkowej geometrii stentu
poprzez selektywne usuwanie materialu z mikrorurki polimerowej. Proces jest sterowany
numerycznie (ang. Computerized numerical control, CNC) i pozwala uzyskac¢ struktury

o wysokiej ztozonosci i matych wymiarach charakterystycznych.

28.2.1. Parametry procesu

e (Czas impulsu i dlugos¢ fali: Wysoka jakos$¢ cigcia zapewniaja lasery o krétkich
i ultrakrétkich impulsach pikosekundowych (ps) lub femtosekundowych (fs), ktére
sprzyjaja ablacji z ograniczonym oddziatywaniem cieplnym. W praktyce ,,zimna
ablacja” oznacza bardzo mata strefe¢ wptywu ciepta (ang. heat-affected zone, HAZ),
jednak w polimerach moga wystapi¢ lokalne efekty termiczne lub defekty zalezne
od absorpcji, repetycji impulséw i strategii skanowania [513].

e Energia/Srednia moc i predkos¢ posuwu: Dobdér mocy, energii impulsu
1 predkosci cigcia to kompromis migdzy wydajnoscia a jakoscig krawedzi.
Parametry zalezg od grubosci $cianki, barwy lub absorpcji materialu, ogniskowania
oraz sposobu odprowadzania produktow ablacji [514].

e Powtarzalnos¢: Stabilnos¢ optyki, pozycjonowania i state warunki procesu, takie
jak czysto$¢ i skuteczne odsysanie produktow cigcia, determinuja powtarzalno$é

wymiarowg i jako$¢ krawedzi w skali mikrometrowej [515].
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Cigcie moze by¢ prowadzone w trybie ablacyjnym, dominujagcym dla polimeréw przy
impulsach ps/fs, lub =z wudzialem wspomagania gazem, na przykltad obojetnym,
aby odprowadza¢ produkty ciecia i1 ogranicza¢ osadzanie zanieczyszczen w szczelinie.
W systemach przemystowych stosuje si¢ takze rozwigzania poprawiajgce stabilnos¢ termiczng
glowicy 1 optyki, takie jak chlodzenie i kontrola czystosci toru optycznego, co przektada si¢

na powtarzalno$¢ procesu [514], [515].

28.2.2. Obrdébka po cieciu

Aby zredukowa¢ mikropekniecia, zadziory, lokalne nadtopienia lub chropowatosé
po cigciu, stosuje si¢ migdzy innymi:

e strategi¢ wielokrotnych przejs¢ przy nizszej energii zamiast pojedynczego,
agresywnego ciecia,

e obrobke mechaniczng, na przyktad delikatne mikro-polerowanie, procesy
wibracyjne lub ultradzwickowe,

e wygladzanie chemiczne odpowiednio dobranymi rozpuszczalnikami, co wymaga
szczegoOlne] kontroli, poniewaz rozpuszczalniki mogg zmienia¢ morfologi¢

powierzchni i wlasciwos$ci mechaniczne cienkich elementow [516].

28.3. Mikrowtrysk i mikroformowanie w precyzyjnym ksztaltowaniu

Formowanie wtryskowe, w tym mikrowtryskiwanie, jest stosowane do produkcji
duzych serii elementdw o powtarzalnej geometrii. Proces polega na uplastycznieniu granulatu
polimerowego, wtrysku stopu pod cisnieniem do formy, a nast¢pnie chtodzeniu 1 demontazu
wyrobu.

Zaletami metody sa wysoka wydajno$¢, dobra jako$¢ powierzchni i niski koszt
jednostkowy przy duzej skali. W przypadku stentéw naczyniowych wystepuja jednak istotne
ograniczenia konstrukcyjno-technologiczne: trudno$¢ w wypehianiu ekstremalnie cienkich
1 dlugich gniazd, ryzyko deformacji i naprezen resztkowych podczas chtodzenia, a takze ryzyko
uszkodzenia delikatnego wyrobu przy wyjmowaniu z formy (demolding). Ponadto wtrysk jest
relatywnie mato elastyczny projektowo: koszt i czas wykonania precyzyjnej formy ograniczaja
optacalnos¢ do dtugich serii o stabilnym projekcie [517].

Alternatywa dla klasycznego wtrysku jest mikro-formowanie z dociskiem (ang. micro-
injection compression molding, uICM) znane tez jako mikro-formowanie przez kompresje.
Metoda ta polega na cze¢sciowym wypetnieniu gniazda, a nastgpnie doci$nigciu stopu przez

domknigcie formy. W wielu zastosowaniach poprawia to odwzorowanie detali, ogranicza
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naprezenia resztkowe 1 zapewnia lepsza jednorodno$¢ wymiarowa cienkosciennych struktur,
co jest szczegolnie korzystne dla precyzyjnych implantéw [518].

Waznym aspektem jest mozliwos¢ tgczenia formowania z inzynierig materialowa,
na przyklad poprzez uklady wielomateriatlowe lub struktury gradientowe. W przypadku
implantoéw naczyniowych koncepcje warstwowe muszg jednak uwzglednia¢ zgodnos$¢ adhezji
miedzywarstwowej, wplyw interfejsOw na zmeczenie oraz konsekwencje degradacji, poniewaz
interfejsy mogg by¢ miejscem inicjacji pgknie¢ lub przyspieszonej hydrolizy.

Ograniczenie degradacji materialu podczas uplastyczniania jest kluczowe. Polimery
bioresorbowalne (PLA/PLLA, PLGA) s3a wrazliwe na temperatur¢, czas przebywania
w cylindrze 1 wilgoé¢. Zbyt dtugi czas przebywania stopu lub zbyt wysoka temperatura moga
obniza¢ mase czasteczkowa, co pogarsza wilasciwos$ci mechaniczne i moze przyspieszac
degradacje in vivo. Dlatego optymalizacja parametréw, takich jak profil temperatur, predkosci,
czas cyklu i minimalizacja martwych stref, jest niezbedna dla zachowania integralno$ci
materiatu [516].

Mimo ograniczen, mikroformowanie ma potencjal w produkcji powtarzalnych
elementow, szczegodlnie tam, gdzie geometria i proces demontazu sg dobrze opracowane,

a skala produkcji uzasadnia koszty narzedzi.

28.4. Aspekty reologiczne i degradacyjne przetwdrstwa polimeréw

bioresorbowalnych

Formowanie biodegradowalnych polimeréow, takich jak mikrowytlaczanie,
mikrowtrysk i rozdmuch, wymaga precyzyjnej kontroli warunkéw termomechanicznych.
Te parametry bezposrednio wplywaja na struktur¢ nadczasteczkowa, mase czasteczkowa
oraz wlasciwosci uzytkowe implantéw. W poréwnaniu z klasycznymi termoplastami
technicznymi, polimery bioresorbowalne maja wezsze okno przetworcze. Nawet niewielkie
odchylenia temperatury, czasu przebywania stopu lub zawartosci wilgoci moga powodowac
niepozadane procesy degradacyjne [519].

Z punktu widzenia chemii polimerdéw istotne s3 dwa mechanizmy degradacji podczas
przetworstwa:

¢ hydroliza wigzan estrowych w obecnosci sladowej wilgoci (dlatego krytyczne jest

suszenie surowca i ograniczanie kontaktu z wilgotnym powietrzem),

e degradacja termiczna i termooksydacyjna, ktorej intensywno$¢ ro$nie wraz

z temperatura, czasem i ekspozycja na tlen (istotne sg: czas przebywania stopu,

,martwe strefy” w uktadzie uplastyczniajagcym, warunki odpowietrzania).
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Oba mechanizmy prowadza do obnizenia Mn/Mw, co zwykle skutkuje spadkiem
wytrzymatosci, odpornosci zmgczeniowej oraz zmiang przebiegu degradacji in Vivo.
W implantach cienko$ciennych nawet umiarkowane obnizenie masy czgsteczkowe] moze
znaczgco pogorszy¢ parametry mechaniczne, takie jak sita promieniowa i zwigkszy¢ krucho$¢.
Dlatego kontrola degradacji procesowej jest kluczowym celem technologicznym [520].

Reologia stopu odgrywa istotng rolg w procesie. Materiaty takie jak PLA/PLLA, PLGA
1 PCL wykazujg wilasciwosci cieczy pseudoplastycznych, w ktorych lepkos¢ maleje wraz
ze wzrostem szybkosci $cinania. Modelowanie tej zalezno$ci utatwia dobdér warunkow
przetwoérstwa, ograniczajac lokalne przegrzewanie, nadmierne napr¢zenia i1 degradacje.
W praktyce przemystowej parametry te koryguje si¢ poprzez odpowiedni profil temperatur,
predkos¢ obrotowa §limaka, warunki odpowietrzania oraz mozliwie krotki 1 powtarzalny czas
cyklu [516].

Rownie wazny jest przebieg chlodzenia. Zbyt gwattowne chtodzenie moze utrwala¢ stan
amorficzny z wysokim poziomem napr¢zen wewnetrznych, natomiast chtodzenie zbyt powolne
moze sprzyja¢ zwigkszonej krystalicznosci, co bywa korzystne dla sztywnos$ci, ale moze
pogarsza¢ ciggliwo$¢ 1 odpornos¢ zmeczeniowa. Sterowanie historig termiczng pozwala
uzyskac kontrolowany poziom krystaliczno$ci, istotny z punktu widzenia kinetyki degradacji:
faza krystaliczna jest zwykle mniej dostgpna dla wody niz faza amorficzna, co spowalnia
hydrolizg [521].

Z praktycznego punktu widzenia przetwarzanie polimeréw bioresorbowalnych powinno
by¢ poprzedzone suszeniem granulatu. Parametry suszenia zalezg od surowca i zalecen
producenta, zwykle obejmuja umiarkowane temperatury i dluzszy czas, czgsto w prdzni
lub w atmosferze suchego gazu. Nalezy takze minimalizowa¢ czas przebywania materialu
W stanie uplastycznionym. Zmiany masy czasteczkowej kontroluje si¢ metoda chromatografii
wykluczania (ang, Gel Permeation Chromatography / Size Exclusion Chromatography,
GPC/SEC), a wtasciwosci reologiczne analizuje si¢ reometrami kapilarnymi lub rotacyjnymi,
okreslajac parametry krzywej ptynigcia [521].

Z inzynierskiego punktu widzenia kluczowe jest powigzanie parametréw procesu,
mikrostruktury 1 wlasciwosci uzytkowych. Orientacja molekularna uzyskana podczas
rozdmuchiwania mikrorurek z PLLA moze zwigksza¢ modut 1 wytrzymato$¢ promieniowa,
ale jednocze$nie wprowadza anizotropi¢ wiasciwosci mechanicznych 1 potencjalnie
degradacyjnych. Dlatego projektowanie technologii powinno uwzglednia¢ relaksacje
fancuchow, naprezenia resztkowe oraz weryfikacje struktury za pomoca analiz DSC i DMTA
[522], [523].
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28.5. Technika rozdmuchu w produkcji cienkosciennych geometrii

Formowanie z rozdmuchiwaniem to technika wtornego przetwarzania mikrorurek
polimerowych, stosowana w celu modyfikacji geometrii i poprawy wlasciwosci
mechanicznych, zwlaszcza wytrzymatosci promieniowej. Proces polega na umieszczeniu rurki
w formie, podgrzaniu jej do temperatury zblizonej lub wyzszej od Tg oraz rozprezeniu, czesto
z jednoczesnym rozcigganiem osiowym. Efektem jest uzyskanie docelowego ksztattu
oraz dwuosiowej orientacji tancuchoéw polimerowych [524].

Podczas rozdmuchiwania orientacja w kierunku obwodowym znaczaco zwigksza
sztywnos¢ 1 odpornos¢ na $ciskanie. Odpowiednio dobrana historia termiczna utrwala strukture
I zapewnia stabilno$¢ wymiarowa. Efektywno$¢ procesu zalezy od temperatury, szybko$ci
deformacji, ci$nienia oraz czasu utrwalania w formie. W przypadku PLA/PLLA nalezy
rozrézni¢ fazg rozdmuchu i rozciagania (zwykle krotka) oraz faze utrwalania w formie, ktora
wplywa na relaksacj¢ naprezen i rozwdj krystalicznosci. Prawidtowe zbilansowanie tych
etapOw ogranicza niepozadane zmiany wymiarowe, takie jak krystalizacja na zimno podczas
przechowywania [521].

Technika ta jest szczego6lnie wazna dla implantow wymagajacych wysokiej stabilnos$ci
$rednicy i odpornoséci na sity promieniowe. Rozdmuchiwanie ogranicza zjawisko recoil,
co poprawia dopasowanie implantu do $ciany naczynia.

W literaturze opisano przyktadowe parametry technologiczne formowania stentow
z PLLA, obejmujace temperatury zblizone do Tg oraz cisnienia rzedu kilku baréw. Czas
procesu zalezy od konstrukcji narzedzia i strategii utrwalania. Parametry te dobiera si¢
aplikacyjnie, poniewaz rozktad temperatury, stopien rozciggania i geometria polproduktu
wplywaja na rownomiernos¢ $cianki i poziom orientacji [516], [523], [525].

Mimo wielu zalet, proces ten ma réwniez ograniczenia. Zbyt intensywne rozprezenie,
szczegoblnie przy niedostatecznie jednorodnym nagrzewaniu potproduktu, w praktyce prowadzi
do lokalnych koncentracji naprezen, ktore ujawniaja si¢ dopiero na etapie testow
zmeczeniowych. Ograniczenie tych efektow wymaga precyzyjnej kontroli temperatury formy,
szybkos$ci nagrzewania, ci$nienia, czasu utrwalania oraz odpowiedniej konstrukcji narzedzia

zapewniajacej rownomierny rozktad deformacji.
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28.6. Druk 3D metoda FDM w prototypowaniu BRS

W technologii osadzania topionego materiatu (ang. Fused Deposition Modeling, FDM)
materialem wyjSciowym jest widokno termoplastyczne (czesto PLA), ktore po podgrzaniu jest
deponowane warstwowo. Metoda jest prosta i ekonomiczna, jednak w konteks$cie stentow
naczyniowych jej ograniczeniami sg rozdzielczo$¢ geometryczna, anizotropia wynikajgca
z budowy warstwowej oraz chropowato$¢ 1 mikroporowato$¢ powierzchni. Z tego wzgledu
FDM znajduje zastosowanie glownie w prototypowaniu, badaniach koncepcyjnych
oraz weryfikacji geometrii, a nie jako dojrzala technologia wytwarzania implantéw
naczyniowych o wymaganiach klinicznych [516].

Warstwowa natura FDM sprzyja powstawaniu mikroprzestrzeni na granicach $ciezek
materialu, co moze zwigkszac¢ retencj¢ zanieczyszczen i modyfikowa¢ odpowiedz biologiczna.
W implantach naczyniowych jest to szczeg6lnie niepozadane, poniewaz moze utrudnia¢ proces
endothelializacji i zwicksza¢ ryzyko niekorzystnych interakcji z krwig. Z tego wzgledu
w badaniach prototypowych stosuje si¢ post-processing, np. kontrolowane wygltadzanie
chemiczne lub termiczne, a takze delikatne metody mechaniczne, przy czym kazdorazowo
nalezy oceni¢ wptyw obrébki na wymiary krytyczne oraz wlasnosci mechaniczne cienkich
elementow [106], [511].

Mimo ze FDM oferuje duza swobodg¢ projektowa i szybkie iteracje, obecnie zazwyczaj
nie spelnia wymagan dotyczacych dokladnosci, jednorodnosci i1 jako$ci powierzchni
dla zastosowan wewnatrznaczyniowych. Dalszy rozwo6j glowic, strategii druku oraz integracja
z dodatkowymi metodami wykonczenia mogg jednak utrzymaé¢ FDM jako przydatne narzedzie

badawczo-prototypowe [526], [527].

28.7. Fotopolimeryzacja SLA, DLP i microCLIP — wysokoprecyzyjne

formowanie rusztowan

Technologie fotopolimeryzacyjne, takie jak stereolitografia (SLA), cyfrowe
przetwarzanie $wiatlem (ang. Direct Light Processing, DLP) oraz procesy ciagle klasy
CLIP/microCLIP (ang. Continuous Liquid Interface Production), umozliwiaja wytwarzanie
cienko$ciennych struktur o wysokiej rozdzielczosci poprzez utwardzanie cieklych zywic
$wiatloczutych. Fotopolimeryzacja zachodzi najczg$ciej mechanizmem rodnikowym
lub kationowym, inicjowanym przez fotoinicjator pod wplywem promieniowania UV

lub $wiatlta widzialnego. W obecnosci tlenu moze wystgpowac inhibicja polimeryzacji
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(warstwa inhibicji tlenowej), co wplywa na stopien konwersji i wlasnosci warstwy
powierzchniowej [528], [529].

SLA bazuje na punktowym utwardzaniu wigzka lasera, natomiast DLP wykorzystuje
projekcje obrazu do ekspozycji catych warstw. Procesy typu CLIP prowadza fotopolimeryzacj¢
w sposob bardziej ciagly, ograniczajac efekt ,,schodkowania” i1 zwigkszajac szybkos¢
wytwarzania. Technologie te moga oferowaé rozdzielczo$ci rzedu dziesigtek mikrometréw
oraz gtadsze powierzchnie w poréwnaniu z FDM [530].

Zastosowanie tych metod w implantach naczyniowych ogranicza jednak przede
wszystkim kwestia materialowa: wigkszo$§¢ komercyjnych zywic jest projektowana
do zastosowan tymczasowych, a ich dlugoterminowa biozgodnos¢ i1 bezpieczenstwo
w $rodowisku krwi nie sg domyS$lnie potwierdzone. Ryzyko moze wynika¢ z obecnosci
fotoinicjatorow, produktéw ubocznych, a takze z niepeinej konwersji wigzan reaktywnych
1 migracji resztkowych monomerow/oligomeroéw. Z tego wzgledu ich zastosowanie w trwatych
implantach wymaga rygorystycznego doboru zywic, skutecznego procesu doczyszczania
i do$wietlania (post-cure) oraz badan toksykologicznych i degradacyjnych [531].

Jednocze$nie trwajg badania nad tuszami fotoczulymi (ang. photoink) na bazie
modyfikowanych biodegradowalnych polimeréow (np. funkcjonalizowanych pochodnych
PLA/PCL), ktore maja taczy¢ mozliwo§¢ druku z bioresorbowalno$cig. Dotychczasowe
zastosowania klinicznie relewantne pojawiaja si¢ czg¢sciej w innych obszarach (np. stenty drog
oddechowych, stenty zotciowe) niz bezposrednio w stentach wieicowych, ale stanowig wazny

dowod koncepcji dla technologii [532], [533].

28.8. Elektroprzedzenie powlok bioaktywnych na rusztowania

Elektroprzgdzenie pozwala wytwarza¢ nanowlokna o $rednicy od setek nanometrow
do kilku mikrometrow poprzez zastosowanie pola elektrycznego na roztwor lub stop polimeru.
Otrzymane wiokniny cechujg si¢ duza powierzchnig wtasciwa 1 porowatoscia, co czyni je
odpowiednimi jako powtoki funkcjonalne i no$niki substancji czynnych. W przypadku stentow
elektroprzgdzenie najczesciej stuzy do tworzenia warstw wspierajacych endotelializacje
lub kontrolowane uwalnianie leku [534], [535].

Uwalnianie substancji czynnych z mat nanowldkninowych zalezy od dyfuzji przez
porowatg struktur¢ oraz degradacji matrycy polimerowej. Na udziat tych mechanizméw
wplywaja hydrofobowos¢, krystaliczno$¢, masa czasteczkowa oraz architektura widkniny,

w tym $rednica wiokien, stopien upakowania i grubos¢ warstwy [536].
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Zaleta metody jest mozliwo$¢ ksztaltowania struktury powloki przez zmiang
parametréw procesu (napigcie, odlegtos¢, natezenie przeplywu, stezenie i lepkos¢ roztworu,
warunki otoczenia). Jednym z gléwnych wyzwan technologicznych jest uzyskanie jednorodne;j
warstwy o kontrolowanej grubosci i dobrej adhezji do podtoza stentu, zwtaszcza przy ztozonej
geometrii. Stabilno$¢ i powtarzalno$¢ poprawiajg si¢ m.in. przez zastosowanie rotacyjnych
kolektorow i kontrole warunkow $rodowiskowych (wilgotno$é, temperatura) [536].
Elektroprzedzenie mozna tgczy¢ z innymi metodami wytwarzania struktur no$nych, takimi jak
mikro-wytlaczanie, ci¢cie laserowe czy wybrane techniki addytywne, tworzac konstrukcje
hybrydowe. Rdzen zapewnia wytrzymato$¢ mechaniczng, natomiast warstwa elektroprzedzona

nadaje wlasciwosci biologiczne i terapeutyczne.

28.9. Powlekanie zanurzeniowe i alternatywne metody nanoszenia warstw

Powlekanie zanurzeniowe (ang. dip-coating) polega na zanurzaniu stentu w roztworze
polimerowym i jego wycigganiu z kontrolowang predkoscia, co pozwala wytworzy¢ cienka
warstwe na catej powierzchni. Metoda jest atrakcyjna ze wzglgedu na prostote, niski koszt
oraz mozliwo$¢ pokrywania skomplikowanych geometrii, w tym obszardéw trudniej dostgpnych
dla natrysku.

Grubo$¢ powtoki zalezy od predkosci wyciagania (szybsze wyciaganie zwykle daje
grubsza warstwg), stezenia i lepkosci roztworu oraz liczby cykli. Powlekanie zanurzeniowe
umozliwia tworzenie warstw wielokrotnych co bywa uzyteczne w systemach uwalniania leku,
jednak zwigkszanie liczby cykli podnosi ryzyko defektow (nierdwnosci, lokalnych nadlewow,
makroporow) w miejscach trudnych geometrycznie. Z tego wzgledu parametry procesu dobiera
si¢ aplikacyjnie, a kontrol¢ jako$ci prowadzi si¢ poprzez pomiary grubosci, jednorodnosci
i adhezji [537], [538].

Alternatywa lub uzupehlieniem dip-coatingu jest spray-coating (powlekanie
natryskowe), pozwalajace lepiej sterowa¢ depozycja lokalng 1 ogranicza¢ nadlew
w zaglebieniach. W przypadku podlozy metalowych stosuje si¢ takze elektroforetyczne
osadzanie (EPD), ktére moze dawac¢ bardzo jednorodne warstwy na ztozonych powierzchniach,
zaleznie od skladu zawiesiny i parametréw pola elektrycznego. Dobdr metody nanoszenia

zalezy od geometrii stentu, rodzaju podtoza, wymaganej grubos$ci oraz funkcji powtoki [539],
[540].
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28.10. Porownanie technologii formowania BRS

W rozdziale omdéwiono technologie produkcji bioresorbowalnych stentow
polimerowych, w tym metody ksztaltowania potproduktu (mikrowytlaczanie), nadawania
geometrii (cigcie laserowe, mikroformowanie), modyfikacji struktury 1 wilasciwosci
mechanicznych (rozdmuch) oraz technologie addytywne (druk 3D). Dodatkowe procesy, takie
jak elektroprzedzenie i powlekanie (dip-coating, spray-coating, EPD), nadajg implantom
funkcje biologiczne i terapeutyczne. Wybdr technologii powinien uwzglednia¢ wymagania
kliniczne, mozliwos$ci kontroli jako$ci i powtarzalnos$ci, a takze skale produkcji i elastycznos¢

projektowa. Skrdcone poréwnanie omoéwionych technik przedstawiono w tabelach 28.1 i 28.2.
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Tabela 28.1 Poréwnanie technologii wytwarzania bioresorbowalnych stentéw polimerowych.

Rozdzielczos¢ Skalow. / Koszt Proiektow. /
Technika Zasada dzialania| wytwarzania. .| (Jedn./ J "’ | Typ materialow Gléwne zalety Gléwne wady
Szybkosé Personal.
(um) start)
Ekstruzja . ,
- . Dojrzaty tancuch . . .
Mikro-wytlaczanie m|kro_rurk_| * ~10-30 Srednia / | Sredni/ | Wysoka / PLLAPPLA, technologiczny; wysoka Wl,eloetapowosc’ BIT]agaJ.q.ca
wycinanie | e . . . PLGA, PLCL, - obrébka po procesowa; mozliwe
+ laser o (cecha/krawedz) | Srednia |Wysoki Niska precyzja; dobra .
geometrii wigzka PCL (rurka) . lokalne efekty termiczne
powtarzalnosé¢
laserowa (CNC)
_ _ Wtrysk_ do fo_rmy Bardzo | Niski/ PLA/PLLA, Naﬂepszue. dla duzych WysoKi kO'SZt’I czas wykonania
Mikroformowanie | (opcjonalnie ~10-50 (detal . . serii; dobra formy; naprezenia resztkowe; trudny
. - wysoka / | Bardzo [Niska / Niska| PLGA, PCL, R, . .
wtryskowe / pICM |  z kompresja w formie) Wysoka soki PLCL powtarzalno$¢; niski demolding (rozfromowywanie)
dla detali) Y Wy koszt jednostkowy cienkos$ciennych struktur
Warstwowe PLA, PCL; . e .
Druksp | osazanie | -s0.300; | Niskas | SRR (RS, | miesanial | R N aona:
(FDM/FFF) stopionego  |warstwa ~50-200 Niska SKIF- - wy kompozyty prog wejscia, otrop CZYWETS Wowd,
- Niski Wysoka swoboda projektu ograniczona przydatno$¢ kliniczna
filamentu (badawczo)
Fotopolimeryzacjal Fotopolimery; Najlepsza jakos¢ . s
Druk 3D Zywicy ~25-50; Wysoka /|Wysoki/ Basr(;jlf;) / badawczo powierzchni; cienkie Ogramczonaid‘?vsitc?prrelz;fk?lOZgOanh
(SLA/DLP/CLIP) | (warstwowa |warstwa ~10-50| $rednia | Sredni | Y bioresorbowalne|  $cianki; ztoZone ywic resztal
o Wysoka o : monomerdéw/fotoinicjatorow;
lub quasi-ciagta) ,photoinks geometrie
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Tabela 28.2. Poréwnanie technologii modyfikacji wtagciwosci bioresorbowalnych stentéw polimerowych.
. Skalow. / Koszt Projektow. / .
Technika Zasada dzialania |,,Rozdz.” (um)* .| (jedn./ " | Typ materialow Gléwne zalety Glowne wady
Szybkosé start) Personal.
Rozpre¢zanie
z roégiza?gszl(r)liem - Wezrost orientacji i Ryzyko niejednorodnoscei Scianki
Rozdmuchiwanie osiowym) — Ssr::él;?a/ SSrrZ(illrllll/ Niska / Niska PLlﬁﬁ/CPLLA’ romvivgr%\}/lvn;f %ochClrawa i mikrouszkodzen; wymaga
w formie PrOMIENIOWE], poprawa precyzyjnej historii termicznej
.. .. stabilno$ci wymiarowej
W poblizu/powyzej
Tg
Wytwar zanie . . e . N PCL, PLGA, P,O V.Vif)kl b,10ak YWIE 1 Nie tworzy struktury no$nej stentu;
. nanowlokien z |~0,1-5 ($rednica| Srednia / | Niski / |, . . no$niki lekow; wsparcie .. . L.
Elektroprzedzenie . - ) - . |Niska / Niska| PLA/PLCL (+ L trudniejsza kontrola jednorodnosci
pola elektrycznego wiokna) Srednia | Niski . \ endotelializacji; duza . L
leki/dodatki) . . . . i adhezji
(z roztworu/stopu) powierzchnia wiasciwa
Zanurzenie Funkcjonalizacja
lub natrysk PLA/PLGA/ OWJierZChni'J Ryzyko nierdwnomiernosci
Powlekanie roztworu (EPD | ~1-50 (grubos$¢ | Srednia /| Niski /| Srednia / PCL; P o RYZYRO | .
. L . o . . . . |kontrolowane uwalnianie i defektow; stabsza adhezja
(dip/spray/EPD) glownie dla powloki) Wysoka | Niski Srednia kopolimery; . . ) .
. . leku; tatwa integracja w ,,martwych strefach” geometrii
podiozy uktady lekonosne .
z linig
przewodzacych)
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