ENGINEER

MATERIALS

| N Z Y N | BI OMATER AL OW

JOURNAL OF POLISH SOCIETY FOR BIOMATERIALS AND FACULTY OF MATERIALS SCIENCE AND Ceramics AGH-UST
Czasorismo PoLskiEco StowaRzyszenIA BiomaTERIALOW | WyDzIaLU INZYNIERI MaTERIALOWEY | CERAMIKI AGH

Number 133
Numer 133
Volume XVIII
Rok XVIII

OCTOBER 2015
PAZDZIERNIK 2015

ISSN 1429-7248

PUBLISHER:
WYDAWCA:

Polish Society
for Biomaterials
in Krakow
Polskie
Stowarzyszenie
Biomateriatow

w Krakowie

EDITORIAL
COMMITTEE:
KOMITET
REDAKCYJNY:

Editor-in-Chief
Redaktor naczelny
Jan Chiopek

Editor
Redaktor
Elzbieta Pamuta

Secretary of editorial
Sekretarz redakcji
Design

Projekt

Katarzyna Trata
Augustyn Powroznik

ADDRESS OF
EDITORIAL OFFICE:
ADRES REDAKCJI:

AGH-UST

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

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

Issue: 250 copies
Naktad: 250 egz.

Scientific Publishing
House AKAPIT
Wydawnictwo Naukowe
AKAPIT

e-mail: wn@akapit.krakow.pl




ENGINEERI

ececcccccccccccs BI”MATER'ALS evecccccssccscee

EDITORIAL BOARD
KOMITET REDAKCYJNY

EDITOR-IN-CHIEF

Jan Chtopek - AGH UniversiTy oF Science AND TECHNOLOGY, KRakow, POLAND

EDITOR
Elzbieta Pamuta - AGH UNiversiTY oF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRAKOW, POLAND

INTERNATIONAL EDITORIAL BOARD
MIEDZYNARODOWY KOMITET REDAKCYJNY

lulian Antoniac - UNIVERsITY POLITEHNICA OF BUCHAREST, ROMANIA

Lucie Bacakova - Acapemy oF Science oF THE CzecH RepusLic, PRaGUE, CzecH RePUBLIC
Romuald Bedzinski - Wroctaw UNVERSITY OF TECHNOLOGY, POLAND

Marta Btazewicz - AGH UniversiTy oF ScIENCE AND TECHNOLOGY, KRAKOW, POLAND
Stanistaw Btazewicz - AGH UNIVERsITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRaKOw, POLAND
Maria Borczuch-taczka - AGH UNiversiTy oF SciENCE AND TECHNOLOGY, KRrakow, POLAND
Wojciech Chrzanowski - UniversiTy oF SYbNEY, AUsTRALIA

Jan Ryszard DabrowskKi - Biatystok TechNicAL UNIVERSITY, PoLAND

Timothy Douglas - UniversiTy oF Gent, BeLGium

Christine Dupont-Gillain - Unversite CatHoLiquE b Louvain, BeLGium
Matthias Epple - UniversiTy oF DuissurG-ESSEN, GERMANY

Robert Hurt - Brown UNiversiTy, Provibence, USA

James Kirkpatrick - Jonannes GUTENBERG UNIVERSITY, MaINZ, GERMANY
Matgorzata Lewandowska-Szumiet - MebicaL UniversiTy oF Warsaw, PoLanD
Jan Marciniak - SiLesian UNIVERSITY OF TECHNOLOGY, ZABRZE, POLAND

Sergey Mikhalovsky - UniversiTy of BrighToN, UniTep KiNGDom

Stanistaw Mitura - TecHnicaL UNiversiTY oF Lobz, PoLAND

Roman Pampuch - AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRAkOW, POLAND
Abhay Pandit - NarionaL UNIVERSITY OF IRELAND, GALWAY, IRELAND

Stanistaw Pielka - Wroctaw MepicaL UNIVERSITY, PoLAND

Vehid Salih - UCL Eastman DenTAL INsTITUTE, LoNDoN, UNITED KINGDOM

Jacek Sktadzien - JacieLLonian UNiversiTy, CoLLEGium Mepicum, Krakow, PoLanD
Andrei V. Stanishevsky - University oF Auasama AT BirmiNGHAM, USA

Anna Slésarczyk = AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, KRAKOW, POLAND
Tadeusz Trzaska - UniversiTy ScHooL oF PHysicaL EbucaTioN, Poznak, PoLAND
Dimitris Tsipas - AristorLe UNIVERSITY OF THESSALONIKI, GREECE



ENG

NEER

eeecccccccscscce BI”MATER'ALS eccceccccccsscee

Wskazowki dla autorow

1. Prace do opublikowania w kwartalniku ,Engineering of
Biomaterials / Inzynieria Biomateriatow” przyjmowane bedg
wylgcznie z tumaczeniem na jezyk angielski. Obcokrajow-
céw obowigzuje tylko jezyk angielski.
2. Wszystkie nadsytane artykuty sg recenzowane.
3. Materiaty do druku prosimy przysyta¢ na adres e-mail:
kabe@agh.edu.pl.
4. Struktura artykutu:

* TYTUL « Autorzy i instytucje * Streszczenie (200-250

stow) ¢ Stowa kluczowe ¢ Wprowadzenie * Materiaty

i metody « Wyniki i dyskusja « Wnioski « Podziekowania

* Pismiennictwo
5. Autorzy przesytajg petng wersje artykutu, tgcznie z ilustra-
cjami, tabelami, podpisami i literaturg w jednym pliku. llu-
stracje, tabele, podpisy i literatura powinny by¢ umieszczone
réwniez w wersji angielskiej. Artykut w tej formie przesytany
jest do recenzentéw. Dodatkowo autorzy proszeni sg o prze-
stanie materiatéw ilustracyjnych (rysunki, schematy, fotogra-
fie, wykresy) w oddzielnych plikach (format np. .jpg, .gif.,
iff, .bmp). Rozdzielczo$¢ rysunkéw min. 300 dpi. Wszystkie
rysunki i wykresy powinny by¢ czarno-biate lub w odcieniach
szarosci i ponumerowane cyframi arabskimi. W tekscie
nalezy umiesci¢ odnosniki do rysunkow i tabel. W tabelach
i na wykresach nalezy umiescic opisy polskie i angielskie.
6. Na koncu artykutu nalezy poda¢ wykaz pismiennictwa
w kolejnosci cytowania w tekscie i kolejno ponumerowany.
7. Redakcja zastrzega sobie prawo wprowadzenia do opraco-
wan autorskich zmian terminologicznych, poprawek redakcyj-
nych, stylistycznych, w celu dostosowania artykutu do norm
przyjetych w naszym czasopismie. Zmiany i uzupetnienia
merytoryczne bedg dokonywane w uzgodnieniu z autorem.
8. Opinia lub uwagi recenzentéw beda przekazywane Auto-
rowi do ustosunkowania sie. Nie dostarczenie poprawionego
artykutu w terminie oznacza rezygnacje Autora z publikacji
pracy w naszym czasopismie.
9. Za publikacje artykutdow redakcja nie ptaci honorarium
autorskiego.
10. Adres redakg;ji:

Czasopismo

»Engineering of Biomaterials / Inzynieria Biomateriatow”

Akademia Gérniczo-Hutnicza im. St. Staszica

Wydziat Inzynierii Materiatowej i Ceramiki

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

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

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

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

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

www.biomat.krakow.pl

Warunki prenumeraty

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

Cena pojedynczego numeru wynosi 20 PLN

Konto:

Polskie Stowarzyszenie Biomateriatow

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

ING Bank Slgski S.A. O/Krakéw

nr rachunku 63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

Instructions for authors

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

Journal

+Engineering of Biomaterials / Inzynieria Biomateriatéw”

AGH University of Science and Technology

Faculty of Materials Science and Ceramics

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

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

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

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

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

Subscription terms

Subscription rates:

Cost of one number: 20 PLN

Payment should be made to:

Polish Society for Biomaterials

30/A3, Mickiewicz Av.

30-059 Krakow, Poland

ING Bank Slaski S.A.

account no. 63 1050 1445 1000 0012 0085 6001



25" Conference on

BIOMATERIALS
IN MEDICINE

AND

VETERINARY
MEDICINE

13-16 October 2016
Hotel”Perta Potudnia”
Rytro, Poland
www.hiomat.agh.edu.pl




ENGINEEIR

| 1

s BIAMATER'ALS ®vecccecscccsces *0000 00

SPIS TRESCI

BIODEGRADABLE CEMENT TYPE BONE IMPLANT
MATERIALS BASED ON CALCIUM PHOSPHATES
AND CALCIUM SULPHATE

DomiNIkA SiEk, JOANNA CzECHOWSKA, ANETA ZIMA,

ANNA SLOSARCZYK

BADANIE DZIALANIA ANTYBAKTERYJNEGO
KOMPOZYTOW NA BAZIE POLI(L-LAKTYDU)
PRZEZNACZONYCH NA BIODEGRADOWALNE
GWOZDZIE SRODSZPIKOWE

PATRYCJA DoMALIK-PYzik, ANNA MORAWSKA-CHOCHOL,
MaGDALENA RzEwuskA, BARBARA SzARANIEC,

JAN CHLOPEK

“MOSTOWANIE KREGOSLUPA” — STOP TYTANU

A POLIMER PEEK W ZASTOSOWANIU NA
MIEDZYTRZONOWA STABILIZACJE KREGOSLUPA
LecHostaw F. Ciurik, AGNIESZKA KIERZKOWSKA,

JACEK STERNA, JERZY PIENIAZEK,

MonikA CIESLIK-GORNA 1 4
CHARAKTERYSTYKA MECHANICZNA
WIELOFUNKCYJNEJ RESORBOWALNEJ PLYTKI
KOMPOZYTOWEJ DO ZESPOLEN KOSTNYCH
KaRrRoL GRYN, BARBARA SzARANIEC,

ANNA MorAWsSKA-CHOCHOL, JAN CHLOPEK

22

WERSJA PAPIEROWA CZASOPISMA ,,ENGINEERING OF BIOMATERIALS / INZYNIERIA BIOMATERIALOW” JEST JEGO WERSJA PIERWOTNA
PRINTED VERSION OF ,,ENGINEERING OF BIOMATERIALS / INZYNIERIA BIOMATERIALOW” IS A PRIMARY VERSION OF THE JOURNAL

CONTENTS

BIODEGRADABLE CEMENT TYPE BONE IMPLANT
MATERIALS BASED ON CALCIUM PHOSPHATES
AND CALCIUM SULPHATE

DomiNIKA SiEK, JOANNA CZECHOWSKA, ANETA ZIMA,

ANNA SLOSARCZYK

ANTIBACTERIAL ACTIVITY STUDY

OF POLY(L-LACTIDE) COMPOSITES

FOR NOVEL BIODEGRADABLE
INTRAMEDULLARY NAILS

PATRYCJA DomALIK-PYzik, ANNA MORAWSKA-CHOCHOL,
MAGDALENA RzEwuskA, BARBARA SzARANIEC,

JAN CHLOPEK

“BRIDGING OF SPINE” — TITANIUM ALLOY
AND POLYMER PEEK FOR INTERVERTEBRAL
STABILIZATION OF SPINE

LecHostaw F. Ciurik, AGNIESZKA KIERZKOWSKA,
JACEK STERNA, JERZY PIENIAZEK,

MonIkA CIESLIK-GORNA 14
MECHANICAL CHARACTERIZATION

OF MULTIFUNCTIONAL RESORBABLE
COMPOSITE PLATE FOR OSTEOSYNTHESIS
KaroL GRYN, BARBARA SzARANIEC,

ANNA MorAWSKA-CHOCHOL, JAN CHLOPEK

22

®©0 0000000000000 000000000060 000 mmm

Ll



2

BIODEGRADABLE CEMENT
TYPE BONE IMPLANT
MATERIALS BASED ON CALCIUM
PHOSPHATES AND CALCIUM
SULPHATE

DomiINIKA SIEK*, JOANNA CZECHOWSKA, ANETA ZIMA,
ANNA SLOSARCZYK

AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLty oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,
30 Mickiewicza Av., 30-059 Krakow, PoLAND
*E-MAIL: SIEK@AGH.EDU.PL

Abstract

Calcium phosphates (CaPs) are widely used in hard
tissue replacement because of their excellent biocom-
patibility. Calcium phosphate cements (CPCs) are an
interesting alternative for sintered calcium phosphate
ceramics due to their mouldability and self-setting
properties which allow them to conform to even the
most complex bone defects. However, one of the major
limitations of CPCs is their relatively low resorption
rate, not optimal for bone regeneration. The aim of
our studies was to combine a stable hydroxyapatite
with more soluble a-tricalcium phosphate (a-TCP) or
calcium sulphate (CS) (resorbability: CS>>a-TCP>HA)
to develop biomaterial with gradual degradation. Pro-
mising materials for use in minimally invasive surgery
for bone defects repair were obtained. It was found
that the degradation rate of hydroxyapatite based
bone substitutes can be controlled by the addition of
an appropriate kind and amount of more soluble con-
stituent. The impact of the setting component (a-TCP
or CS) on the physicochemical properties of the final
products was confirmed. Furthermore the influence of
organic additives (chitosan, methylicellulose, alginate)
on the final materials characteristic was proven. Solu-
tions of organic additives, applied as the liquid phases,
significantly improved the workability of cement pa-
stes. It has been demonstrated that implant materials
based on calcium sulphate and a-TCP differed in their
setting times, mechanical strength, dissolution rate
and morphologies of apatite layers on their surfaces
after soaking in simulated body fluid. The reason of
observed differences is a higher susceptibility of cal-
cium sulphate to both disintegration and degradation.

Keywords: calcium phosphate cements, hydroxyapa-
tite, calcium sulphate, a-tricalcium phosphate, bio-
material

[Engineering of Biomaterials 133 (2015) 2-6]

Introduction

Nowadays calcium phosphates based bioceramics
(CaPs) attracts a great interest as a material for bone sub-
stitution, mainly due to their biocompatibility and bioactivity
[1-4]. CaPs sintered biomaterials may be applied in the form
of powders, granules, porous and dense blocks. Calcium
phosphates may also be used in the form of chemically bond-
ed bioceramics i.e. bone cements. Calcium phosphate ce-
ments (CPCs), were invented in 1986 by Brown and Chow [5].

CPCs compose of powder and liquid phases which when
mixed together create a shapeable paste. Afterward the
paste is placed or injected into the bone cavity, where it sets
in situ. Calcium phosphate cements can form hydroxyapa-
tite (HA, Ca,o(PO,4)(OH),) and/or brushite (CaHPO,-2H,0)
as the reaction products. Numerous advantages such as
biocompatibility, mouldability, self-setting, easy adaptation
to geometrically complex shapes of defects and similar-
ity to the bone mineral phase make CPCs an interesting
alternative for sintered calcium phosphate ceramics [6,7].
Nevertheless, calcium phosphate cements have also some
drawbacks which limit their clinical use. Their disadvantages
include: relatively slow resorption rate, lack of macroporosity
and poor mechanical properties. During the setting reaction
of CPCs, nano- and micropores are formed, however the
absence of interconnected macropores is believed to be a
limiting factor in achieving resorption that is allied with the
apposition of new bone [8-10]. Anumber of approaches have
been applied to obtain macroporous CPCs, including addi-
tions of various soluble inorganic and organic compounds,
which create the macroporosity [11-13]. Furthermore
foaming agents were incorporated in the cement paste to
produce synthetic calcium phosphate foams [6]. Creating
macropores in the CPCs bodies by incorporation of biode-
gradable compounds and foaming resulted in an increase
in degradation rate [14-18].

In this work a stable hydroxyapatite was combined with
more soluble a-tricalcium phosphate or calcium sulphate
(resorbability: CS>>a-TCP>HA) to obtain materials with
gradual degradation. There are a variety of CaP cement
systems and materials composed of a-tricalcium phosphate
(a-TCP, Ca,(PO,),) are especially interesting [19]. One of the
advantages of a-TCP is its ability to hydrolyze and set into
calcium deficient hydroxyapatite (CDHA) at near physiologi-
cal conditions from a single solid reactant. Calcium sulfate
(CS)is a well-tolerated, biodegradable and osteoconductive
bone graft substitute and has been proven to be effective,
biocompatible component in CPCs [20,21]. Furthermore it
has been reported that CS stimulates the formation of blood
vessels, which has been found to be extremely important
in bone formation [22,23]. The process of vascular induc-
tion is called angiogenesis, and it plays a key role in bone
regeneration, because the new bone tissue formation is
related to the local presence of blood vessels. Moreover,
calcium sulphate based biomaterials possessed the ability
to release a broad range of bioactive and therapeutic agents
what makes CS an interesting component of composite-type
bone cements [24]. It is known that using organic additives
in the cement liquid may improve the workability of cement
pastes [16].

The aim of the study was to develop and evaluate the new
bone substitutes based on calcium phosphates and calcium
sulphate as well as investigate the influence of powder and
liquid phase composition on physicochemical properties of
the final materials.

Materials and Methods

Materials

In this study four materials in the form of mouldable pastes
were obtained by mixing powder (P) and liquid (L) phases in
appropriate ratios. Liquid to powder ratio (L/P) was experimen-
tally adjusted for each material. Initial powder batches were
prepared by combining hydroxyapatite (HA) with a-tricalcium
phosphate (a-TCP) or calcium sulphate (CS). HA and
a-TCP were synthesized by the wet chemical method. CaO
(POCH, Poland) and H,PO, were applied to synthesize HA.

Z 0 © 00000 0000000000000 00000000000000000060000
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During the synthesis pH value of the slurry was stabilized at
~11 using ammonium hydroxide (POCH, Poland) solution.
Hydroxyapatite precipitate was dried and calcined above
700°C (HA/c). Calcium hydroxide Ca(OH), (MERCK, Ger-
many) and 85% phosphoric acid (POCH, Poland) were used
to obtain a-TCP. The produced a-TCP powder was sintered
at 1300°C, ground in the attritor and sieved [25]. Calcium
sulphate hemihydrate (CaSQO,-0.5H,0) was purchased from
Acros Organics, USA. A variety of liquids, chosen during
the preliminary studies (results not shown) were used in
the preparation of cements. Distilled water, 1.00% chitosan
solution (ALDRICH, Germany) in 0.30% CH,COOH (POCH,
Poland), 0.75% methylcellulose solution (Fluka) in 2.00%
Na,HPO, (CHEMPUR, Poland) and 0.75% alginate solution
(Acros Organics, USA) in 2.00% Na,HPO, served as liquid
phases. Initial powder and liquid composition of studied
cements was presented in TABLE 1.

TABLE 1. Initial composition of studied bone
cements.

Cement Powder Liquid L/P
phase (P) phase (L) [g/g]
A distilled
CS:HA/c water
. . 0.54
3:2 chitosan
B -
solution
c methylcellulose
a-TCP : HA/c solution
. - 0.50
352 alginate
D ;
solution

Specific surface area
Specific surface area of the initial powders was deter-
mined via BET (Brunauer-Emmett-Teller) method.

Phase composition

The phase composition (XRD, Bruker) of starting powders
and the final cement bodies was checked by X-ray diffrac-
tion (XRD) using D2 PHASER (Bruker) with CuK, radiation
within the 26 range from 10° to 90°. All crystalline phases
were identified by comparison with the Joint Committee on
Powder Diffraction Standards (JCPDS): HA (JCPDS 01-074-
9761), a-TCP (JCPDS 00-009-0348) and calcium sulphate
dihydrate (CSD) (JCPDS 00-006-0047). Phase quantifica-
tion was done using the Rietveld analysis.

Setting times

The initial (I) and final (F) setting times of the cements
were measured using the Gillmore needles according to the
C266-08 ASTM standard [26]. Results were presented as
data mean * standard deviation.

Compressive strength

The specimens for compressive strength measurements
were prepared by putting cement pastes into a cylindri-
cal Teflon mold (6 mm in diameter and 12 mm in height).
The Universal Testing Machine (Instron 3345) was used for
measuring the compressive strength of specimens at the
loading rate of 1 mm/min. Data were presented as mean
+ standard deviation. Statistical analysis was done using
one-way analysis of variance (ANOVA) and post-hoc Tukey
HSD multiple comparison.

Porosity

The open porosity of hardened cement bodies was inve-
stigated via the mercury intrusion porosimetry (MIP, Auto
Pore 1V, Micromeritics).

In vitro chemical stability and bioactivity

In order to estimate a biochemical stability of the cement ® ® ® o @ o o

measurements of pH changes and ionic conductivity in simu-
lated body fluid (SBF) and distilled water, during the samples
incubation at 37°C, were conducted. SBF was produced
according to Kokubo’s procedure [27]. SEM observations
of the cement samples surfaces (Nova 200 NanoSEM, FEI
Company) as well as analysis of the chemical composition
in microareas (EDS) to evaluate the bioactive potential were
done. After 7 days of incubation in SBF weight loss (WL) of
specimens was calculated as follows:

WL (%) = (W, - Wy)/ W, - 100 (1)

where W, is the initial weight of the specimen and W, is
the weight of the specimen dried after incubation in SBF [28].

Results and Discussion

Specific surface area

Specific surface area of the starting powders, determined
via BET method, was as follows: a-TCP - 3.81 £0.02 m?/g,
calcium sulphate hemihydrate - 1.77 £0.04 m?/g and HA/c -
24.7 +0.02 m?/g. The obtained results may suggest the
differences in reactivity of the powders during reactions
accompanying setting processes.

Phase composition

The phase composition of the studied bone cements is
shown in TABLE 2. The detailed analysis of the XRD patterns
confirmed that calcined hydroxyapatite powder (HA/c) was
monophasic hydroxyapatite. The initial a-TCP powder was
composed of 94.3 +3.5 wt.% a-TCP and 5.7 +3.5 wt.% HA.
Calcium sulphate hemihydrate and a-tricalcium phosphate
were the setting components in the studied materials. In the
case of material A and B higher liquid to powder ratio was
established in comparison to cements C and D. Materials A
and B after setting and hardening were composed of hydroxy-
apatite and calcium sulphate dihydrate (CSD) (TABLE 2).
Presence of CSD in the final materials was the result of
reaction between calcium sulphate hemihydrate and water,
according to the equation (2) [29]:

2(CaS0O,0.5H,0)+3H,0— 2(CaS0O, :2H,0) + Q 2)

(CSH) — (CSD)

where Q is the amount of heat evolved.

Cements C and D consisted of two crystalline phases:
a-TCP and hydroxyapatite (TABLE 2). Observed decrease in
the amount of a-TCP in the set cement bodies was a result
of a-TCP hydrolysis to a calcium-deficient hydroxyapatite
(CDHA), according to the equation (3) [30,31]:

3a-Cay(PO,), + H,0— Cas(HPO,)(PO,)s(OH) 3)

a-TCP — CDHA

It was concluded that about ~10-15 wt.% of a-TCP hy-
drolyze to CDHA in cement C and D (TABLE 2).

TABLE 2. Phase composition of studied bone
cements 7 days after setting and hardening.

Crystalline phases [wt.%)]

Cement
HA a-TCP CSsD
A 40.2+2.4 - 59.8 +2.4
B 39.1 2.1 - 60.9 +2.1
© 52.9 +1.7 471 +1.7 -
D 52.2 +11 47.8 £1.1 -

3
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Setting times

Setting process of cements based on calcium sulphate
and HA/c was faster in comparison to materials consisting
of a-TCP and HA/c (TABLE 3). Cements A and B set from
3 1 (I) to 14 £1 (F) min, while in the case of materials C
and D setting times ranged from 10 £1 () to 30 1 (F) min.
Materials based on calcium sulphate and distilled water
showed the shortest setting times (I =3 +1, F = 6 +1 min).
Rapid setting process of material A may cause difficulties
with cement preparation and application that is why it was
eliminated from further studies. Introduction of the applied
organic solution improved the workability of obtained
cement pastes via enhancing their flexibility. On the other
hand using solution of the chitosan in acetic acid signifi-
cantly prolonged setting process of materials on the basis
of CS and HA/c.

TABLE 3. Initial and final setting times of the
cements.

Setting time [min]

Initial (1) Final (F)
A 3 +1 6 +1
B 7 +1 14 +1
C 10 +1 30 +1
D 11 +1 27 +1

Compressive strength

Cements based on CS and HA/c showed comparable
compressive strength (~9 MPa) (one-way ANOVA, P > 0.05).
The lowest compressive strength value (2.7 £0.6 MPa)
was observed for material D consisting of a-TCP, HA/c and
alginate used in the form of liquid phase (FIG. 1). The com-
pressive strength of developed materials was comparable
with cancellous bone (2-12 MPa [32]).
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ff'z 6 + TABLE 4. Open porosity and pore size distribution
@ of the materials.
2 I +
7 ¢ .
;g;u 2 I Cement ';f:)rlc_) 302{ Pore size distribution [um]
o0 0.017 — 1.400
A B = b A 49 max |: 0.040 max Il: 0.480
B 49 0.017 —1.400
FIG. 1. Compressive strength of the cements 7 max |: 0.035 max II: 0.630
days after setting and hardening. Mean * standard c 49 0.012 - 0.320
deviation, samples marked + are statistically max |: 0.043 max II: 0.120
different from A and B (one-way ANOVA, p>0.05). 0.012 = 0.470
o i max |: 0.036 max II: 0.220

Porosity

Developed cements exhibited the biomodal pore size
distributions with pores below 1.4 pm (A and B) and 0.5 pm
(Cand D) (FIG. 2). Macroporosity in CPCs is expected to be
formed in vitro and in vivo via dissolution of soluble setting
phases i.e. a-TCP and calcium sulphate dihydrate. Open
porosity of final cement bodies was ~49 vol.% (TABLE 4).

Based on obtained results two materials with the most
favorable physicochemical properties were chosen for fur-
ther studies, namely cements B and C. Selected biomaterials
exhibited not only easy molding, allowing them to conform
precisely to irregular bone voids, but also optimal setting
times as well as good compressive strength.
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In vitro chemical stability and
bioactivity

In vitro studies revealed that devel-
oped materials varied in the morphologies
of apatite layers on their surfaces after
soaking in SBF (FIG. 3). In the case of
cement B, composed of CS and HA/c
with chitosan applied in the form of liquid
phase, as soon as after 7 days of incuba-
tion in simulated body fluid (SBF), surface
of tested material was covered with the
typical cauliflower-like CaPs structures.
Cement B consisted of fast resorbable
calcium sulphate which is the rich source
of Ca?*. Released calcium ions react with
phosphate ions from the SBF and create
apatite layer on the surface of incubated
samples. It was concluded that cement B,
may be regarded as bioactive. In contrast
on the surface of cement with a-TCP,
HA/c and methylcellulose solution non-
continuous and irregular apatite layer
was observed. a-TCP dissolves slower
than CSD which may be the reason for
the observed differences.

In the case of both examined materials
pH during 28 days of incubation in SBF was
close to the physiological level (FIG. 4).
Higher ionic conductivity observed for
cement B was connected with CSD dis-
solution and thus release of high amounts
of calcium and sulphate ions (FIG. 5).
Implant materials based on calcium sul-
phate showed higher degradation rate

FIG. 3. SEM micrographs and chemical composition in microareas of compared to materials with a-TCP during
the cement B: non-incubated (a), after 7 days of incubation in SBF (b) incubation in SBF. After 7 days of soaking
and cement C: non-incubated (c), after 7 days of incubation in SBF (d). in SBF material B showed 20 +1.6wt.%
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FIG. 4. pH of simulated body fluid (SBF) as a func-
tion of samples B and C incubation time.
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FIG. 5. lonic conductivity vs. incubation time of
samples B and C in distilled water.

weight loss, while the 4 +0.4 wt.% increase

in weight for material C was observed.
It confirmed different degradability and potential in vivo
biodegradability of the studied cements.

Conclusions

New bioactive and potentially biodegradable materials
based on calcined hydroxyapatite and a-tricalcium phos-
phate or calcium sulphate were developed. The impact of the
setting component (a-TCP or CS) on the physicochemical
properties of the final products was confirmed. The results
of our studies demonstrated that degradation rate of CPCs
can be controlled by addition of appropriate amount of more
soluble component. Implant materials based on calcium
sulphate and HA/c showed higher degradation rate com-
pared to materials with a-TCP and HA/c during incubation
in SBF. Obtained potential bone substitutes possessed
bimodal pore size distribution and open porosity ~49 vol.%.
Solutions of selected organic additives (i.e. chitosan, methyl-
cellulose, alginate), applied as the liquid phases, signifi-
cantly improved the workability of cement pastes. Cement
(B) based on CS and HA/c with chitosan introduced in the
form of liquid phase revealed the most favorable properties.
It showed good handling, optimal initial and final setting time
(I=7 £1 min, F =14 +1 min) as well as compressive strength
of 9.4 +1.0 MPa. SEM and EDS studies showed the growth
of apatite layer on the surface of this material as soon as
after 7 days of incubation in SBF what confirmed its bioactive
character. Further biological evaluation of developed bio-
materials is necessary.
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Streszczenie

Implantacja gwozdzi $rédszpikowych wigze sie
z ryzykiem wystgpienia powaznej infekcji kosci
spowodowanej zakazeniem bakteryjnym. Tradycyj-
na antybiotykoterapia w tym przypadku ma wiele
ograniczen. Rozwigzaniem tego problemu moze by¢
lokalne dostarczanie leku bezposrednio do miejsca
implantacji. Jednym ze sposobow na realizacje takie-
go rozwigzania jest stosowanie pokryc tradycyjnych
gwozdzi metalowych pokrytych degradowalnym ma-
teriatem polimerowym pozwalajgcym na kontrolowane
uwalnianie substancji leczniczej. Autorzy poszli o krok
dalej proponujgc wytworzenie nowatorskich gwozdzi
Srodszpikowych z materiatu degradowalnego, kto-
remu nadano wtasciwos$ci antybakteryjne poprzez
wprowadzenie do resorbowalnej matrycy polimerowej
antybiotyku w postaci siarczanu gentamycyny (GS).
Dodatkowo osnowe z poli(L-laktydu) (PLA) zmodyfiko-
wano wprowadzajgc druty ze stopow magnezu (MG),
widkna weglowe (CF), wibkna alginianowe (ALG) oraz
nanoczgstki fosforanu tréjwapnia (TCP) w réznych
uktadach. Test aktywnoSci antybakteryjnej przepro-
wadzono z uzyciem szczepu metycilino-wrazliwego
Staphylococcus pseudintermedius. Dokonano analizy
ilosciowej i jakoSciowej stref zahamowania wzrostu
bakterii utworzonych wokoét badanych fragmentow
gwozdzi. Wykazano, ze wszystkie zaproponowane
materiaty kompozytowe z dodatkiem gentamycyny
wykazujg dziatanie hamujgce wzrost i namnazanie
bakterii, najsilniejsze w przypadku uktadéw PLA/CF/
ALG/GS oraz PLA/CF/ALG/TCP/GS. Dziatanie to
utrzymuje sie nawet po 12 dniach od pierwszego wy-
siewu. Ponadto badania wykazaty, ze gwézdz PLA/MG
réwniez wykazuje stabe oddziatywanie antybakteryjne
pomimo braku dodatku w postaci antybiotyku, jednak
dziatanie to zostaje zablokowane po wprowadzeniu
TCP do matrycy polimerowe.

Stowa kluczowe: dziatanie antybakteryjne, biodegra-
dowalne kompozyty, implanty dla ortopedii, polilaktyd

[Inzynieria Biomateriatow 133 (2015) 7-13]
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Abstract

Intramedullary nails implantation carries a risk of
a serious bone infection caused by bacteria. In this
case traditional antibiotic therapy has many limita-
tions. A good solution to the problem can be local
drug delivery directly to the implantation site. One
of the ways to implement such solution is to use, on
the surface of traditional metallic nails, degradable
polymer coatings that enable controlled drug release.
Authors went a step further by proposing to fabricate
novel intramedullary nails entirely from degradable
material that has been endowed with antibacterial
properties. Antibacterial protection was provided by
the introduction of an antibiotic - gentamicin sulphate
(GS) to the poly(L-lactide) (PLA) matrix. Into the resor-
bable matrix the following modifying phases were also
introduced: magnesium alloy wires (MG), carbon fibers
(CF), alginate fibers (ALG) and tricalcium phosphate
nanoparticles (TCP), in various systems. Antibacterial
activity test was carried out using methicillin-sensitive
strain Staphylococcus pseudintermedius. Qualitative
and quantitative analysis of bacteria growth inhibition
zones formed around studied nails’ samples were
performed. It has been proven that all of the proposed
composite materials with gentamicin addition showed
inhibitory effect on growth and proliferation of bacteria,
with the strongest in the case of PLA/CF/ALG/GS and
PLA/CF/ALG/TCP/GS systems. The inhibitory effect
was maintained even after 12 days since the first
inoculation. Moreover, the study proved that PLA/MG
nails also showed some antibacterial activity, despite
lack of the antibiotic addition. However, after intro-
duction of TCP to the matrix, this action has been
blocked.

Keywords: antibacterial activity, biodegradable com-
posites, orthopaedic implants, polylactide

[Engineering of Biomaterials 133 (2015) 7-13]
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Wprowadzenie

Operacja wszczepienia implantu zapewniajgcego $réd-
szpikowg stabilizacje ztamania kosci wigze sie z narazeniem
pacjenta na ryzyko zakazenia bakteryjnego na skutek prze-
rwania ciggtosci tkanek. Mimo zachowania wszelkich zasad
aseptyki i sterylnosci sali zabiegowej czgstym powiktaniem
w przypadku implantacji gwozdzi srédszpikowych jest zapa-
lenie istoty zbitej kosci i szpiku (ang. osteomyelitis), bedace
grozng w skutkach infekcjg kosci wywotywang najczesciej
przez bakterie z rodzaju Staphylococcus [1,2].

Standardowa praktykg stosowang w celu zapobiegania
pooperacyjnym zakazeniom bakteryjnym jest odpowiednia
antybiotykoterapia [3]. Jednak ogdlnosystemowe dostar-
czanie antybiotykéw w przypadku walki z infekcjami zwig-
zanymi z umieszczeniem w kanale kostnym implantu wigze
sie z dodatkowymi trudnosciami wynikajgcymi ze specyfiki
miejsca i urazu. Pierwszym problemem jest to, ze antybio-
tyki podane systemowo moga nie dotrze¢ do kanatu kosci
dtugiej ze wzgledu na zaburzenie przeptywu krwi zwigzane
z urazem lub tez z samym zabiegiem gwozdziowania $rod-
szpikowego. Co wiecej pojawia sie ryzyko utworzenia sie
biofilmu przez bakterie kolonizujgce powierzchnie implantu.
Biofilm bedacy strukturg polisacharydowa chroni bakterie
przed dziataniem antybiotyku. Dlatego tez, leczenie infekc;ji
wymaga w tym przypadku agresywnego dziatania, a wiec
wigze sie z koniecznoscig powtdrnej operacji - usuniecia
zaimplantowanego gwozdzia $rédszpikowego oraz sto-
sowania dtugotrwatej antybiotykoterapii. Istotnie wydtuza
to czas powrotu pacjenta to zdrowia i znacznie podnosi
koszty terapii [4-6].

Odpowiedzig na wady i niedostatki systemowej anty-
biotykoterapii jest lokalna administracja leku na granicy
implant-tkanka [6,7]. Znanym rozwigzaniem sg kapsutki
wykonane z polimetakrylanu metylu (PMMA) bedace nos-
nikiem gentamycyny, lecz i one wymagajg usuniecia po
okoto 4-6 tygodniach od implantacji. Inng propozycjg sa
biodegradowalne pokrycia polimerowe (najczesciej z poli-
-laktydu) modyfikowane odpowiednim antybiotykiem [4,6].
Zapewniajg one mozliwos$¢ kontrolowanego uwalniania leku
bezposrednio w miejscu wprowadzenia implantu. Jednak
trzeba pamietac, ze antybakteryjne, degradowalne pokrycia
sg stosowane na powierzchniach tradycyjnych, metalowych
gwozdzi srodszpikowych [8]. Gwozdzie te, po spetnieniu
swojej funkcji zwigzanej ze stabilizacjg ztamania do cza-
su wytworzenia zrostu kostnego, muszg zosta¢ usuniete
z kanatu szpikowego kosci pacjenta.

Lokalne dozowanie leku wigze sie z r6znorakimi wymo-
gami. Jest to miedzy innymi konieczno$¢ zapewnienia wtas-
ciwej kinetyki uwalniania leku zwigzanej z zapewnieniem
odpowiednich jego dawek w funkcji czasu. Bardzo istotne
jest takze to, by na catej powierzchni kontaktu tkanka-
-implant antybiotyk byt rozprowadzany rownomiernie [7,9].

W tej perspektywie autorzy zaproponowali nowatorskie
rozwigzanie w postaci wielofazowych i wielofunkcyjnych,
degradowalnych gwozdzi srédszpikowych. W poprzednich
pracach [10,12] oméwiono wtasciwosci zaprojektowanych
kompozytéw pod katem spetniania funkcji mechanicznych,
biologicznych, itp. Celem niniejszych badan byta odpowiedz
na pytanie czy odpowiednia modyfikacja analizowanych
uktadéw kompozytowych umozliwi spetnienie funkcji czyn-
nika zapobiegajgcego rozwojowi infekcji. W zwigzku z tym
przeprowadzono test aktywnosci antybakteryjnej i doko-
nano oceny ilosciowej i jakosciowej uzyskanych wynikow.
Oceniono wptyw zastosowanych modyfikatorow na wielko$é
i rownomiernos$c¢ stref hamowania wzrostu bakterii.

Introduction

Implantation of a device that should ensure intramedul-
lary stabilization of a bone fracture involves also exposure
of a patient to the risk of bacterial infection due to disruption
of tissues. In spite of preservation of all aseptic techniques
and sterility of operating room, osteomyelitis - dangerous
bone infection caused mainly by Staphylococcus bacte-
ria - is still a common complication of intramedullary nails
implantation [1,2].

A standard prevention practice in the case of postopera-
tive bacterial infection is an appropriate antibiotic therapy [3].
However, systemic administration of antibiotics for fighting
infections associated with the placement of the implant in
the bone canal is connected to additional difficulties result-
ing from specificity of local conditions and trauma. The first
difficulty is that antibiotics administrated systemically might
not reach the canal of a long bone due to blood flow disorder
associated with injury or implantation of the intramedullary
nailing. Moreover, there is a risk of the formation of biofilm
by the bacteria colonizing the surface of the implant. Biofilm
is a polysaccharide structure which protects the bacteria
against the antibiotics. Therefore, the treatment of the infec-
tion in this case requires aggressive action and thus requires
reoperation - the removal of implanted intramedullary nail
and long-term antibiotic therapy. This significantly increases
the patient’s recovery time and the treatment cost [4-6].

The answer to the flaws and shortcomings of the sys-
temic antibiotic therapy is the local drug administration
on the implant-tissue interface [6,7]. Known solution are
beads made of polymethyl methacrylate (PMMA), being
gentamicin carriers, but they also need to be removed after
approximately 4-6 weeks since implantation. Biodegradable
polymer coatings (usually from polylactide) modified with the
appropriate antibiotic are another solution [4,6]. They ensure
controlled release of the drug directly to the implantation site.
However, it has to be remembered that the antibacterial,
degradable coatings are applied to the surface of traditional
metal intramedullary nails [8]. These nails, after fulfilling their
function associated with the stabilization of the fracture until
the bone union, are being removed from the patient’s bone
medullary canal.

There are various requirements associated with the local
drug administration. Among other things, it is a necessity
to provide adequate drug release kinetics and thus provide
appropriate drug doses as a function of time. It is also impo-
rtant that antibiotic is uniformly distributed on the whole
tissue - implant contact surface [7,9].

In this perspective, Authors proposed an innovative
solution in the form of multiphase and multi-functional, de-
gradable intramedullary nails. In previous papers [10-12],
properties of the designed composites were discussed
paying special attention to the fulfilment of mechanical and
biological functions, etc.

The aim of the study was to answer the question whether
appropriate modification of the analyzed composite systems
will allow them to prevent infection development. Therefore,
there was antibacterial activity test performed as well as
quantitative and qualitative analysis of obtained results.
Influence of the applied modifiers on the size and uniform-
ity of the bacteria growth inhibition zones was evaluated.
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Materialy i metody

Materiaty

Materiaty uzyte do wytworzenia prébek kompozytowych:
PLA - poli(L-laktyd) (IngeoTM 3051D) - NatureWorks® LLC,
USA;
MG - druty ze stopéw magnezu - Leibniz Universitat Hann-
-over, Niemcy [12];
TCP - B-fosforan tréjwapnia (54,3% mas. CaO, 45,7% mas.
P,O;) - Sigma-Aldrich;
CF - wiékna weglowe (HTS 5631) - Toho Tenax America;
ALG - widkna z alginianu wapnia - Katedra Materiatoznaw-
stwa Towaroznawstwa i Metrologii Wtdkienniczej, Wydziat
Technologii Materiatowych i Wzornictwa Tekstyliow, Poli-
technika todzka;
GS - siarczan gentamycyny - Interforum Pharma Sp. z o.0.
Krakow.

Probki

Analizie poddano nastepujgce uktady kompozytowe:
K1 - PLA/GS K6 - PLA/CF/ALG
K2 - PLAIMG K7 - PLA/CF/ALG/GS
K3 - PLAIMG/GS K8 - PLA/CF/ALG/TCP
K4 - PLA/IMG/TCP K9 - PLA/CF/ALG/TCP/GS
K5 - PLAIMG/TCP/GS

Prébki K1-K5 otrzymywano metodg wtrysku na wtry-
skarce Slimakowej firmy Multiplas, natomiast prébki
K6-K9 formowano z roztworu. Doktadng procedure opisano
w pracach [11,12].

Test aktywnosci antybakteryjnej w warunkach in vitro
Gwozdzie kompozytowe K1-K9 przycieto do trzech
dtugosci: 4, 8 i 12 mm. Nastepnie umieszczono je na ste-
rylnych szalkach Petriego - najkrotsze fragmenty (4 mm)
prostopadle do powierzchni szalki, pozostate réwno-
-legle. Dla kazdego materiatu uzyto od 2 do 8 fragmentéw.
Do kazdej szalki nalano medium hodowlane Mueller-Hinton
Agar (BioMérieux, Francja) z dodatkiem szczepu metycyli-
no-wrazliwego Staphylococcus pseudintermedius (MSSP,
376/11): 0,01 ml zawiesiny bakterii (0 gestosci 6 w skali
McFarlanda) na 25 ml medium. Catos¢ inkubowano w tem-
peraturze 37°C, w warunkach tlenowych przez 48 h. Po tym
czasie szalki Petriego wyjeto i wykonano dokumentacje fo-
tograficzng. Préobki przechowywano w lodéwce przez 8 dni,
nastepnie wykonano powtérng inokulacje (powierzchniowg)
na powierzchni pozywki tym samym szczepem gronkowca
i inkubacje trwajgcg 48 h w temperaturze 37°C, w warunkach
tlenowych. Wykonano analize ilosciowg i jakosciowg wi-
docznych na zdjeciach stref zahamowania wzrostu bakterii
powstatych wokot badanych fragmentéw gwozdzi.

Analize ilosciowg przeprowadzono przy pomocy progra-
mu do przetwarzania i analizy obrazéw Imaged. Dla kazdej
strefy wykonano po trzy pomiary pola powierzchni (A - ang.
area) i obwodu (P - ang. perimeter). Obliczono wartosci
wspotczynnika ksztattu (y - ang. circularity) i wspotczynnika
wydiuzenia (Ag - ang. aspect ratio), a takze wartosci srednie
i odchylenie standardowe dla wszystkich parametréw.
Wspoétczynnik ksztattu (inaczej kotowos¢) to miara podo-
bienstwa ksztattu figury do kota (dla kota ma wartos¢ 1):

PZ
Y= TanA

Miarg wydtuzenia figury jest z kolei stosunek najdtuzsze-
go R, do najkrotszego R,,;,, promienia poprowadzonego ze
srodka ciezkosci figury: R

Ag R

Obie te wielkosci postuzyty do opisu regularnosci obser-

wowanych stref zahamowania wzrostu.

Materials and Methods

Materials

Materials used in this study for samples’ fabrication:
PLA - poly(L-lactide) (IngeoTM 3051D) - NatureWorks®
LLC, USA;
MG - magnesium alloy wires (two diameters and different al-
loy contents) - Leibniz Universitat Hannover, Germany [12];
TCP - B-tricalcium phosphate powder (54.3 mass % CaO,
45.7 mass % P,0;) - Sigma-Aldrich;
CF - carbon fibers (HTS 5631) - Toho Tenax America;
ALG - calcium alginate fibers -Department of Material and
Commodity Sciences and Textile Metrology, Faculty of Mate-
rial Technologies and Textile Design, Technical University
of Lodz, Poland;
GS - gentamicin sulfate - Interforum Pharma Sp. z o.0.
Krakow, Poland.

Samples
Different composites were tested:
K1 - PLA/GS K6 - PLA/CF/ALG
K2 - PLAIMG K7 - PLA/CF/ALG/GS

K3 - PLAIMG/GS

K4 - PLAIMG/TCP

K5 - PLAIMG/TCP/GS
Samples K1-K5 were fabricated by injection molding

using Multiplas company’s injection molder, while samples

K6-K9 were fabricated from solution. The detailed procedure

was described in the previous papers [11,12].

K8 - PLA/CF/ALG/TCP
K9 - PLA/CF/ALG/TCP/GS

In vitro antibacterial activity assay

The composite nails K1-K9 for testing were cut to three
lengths: 4, 8 and 12 mm. They were then placed on sterile
Petri dishes: the shortest fragments (4 mm) perpendicularly
to the surface of the dish, the rest in parallel. There were 2
to 8 fragments of each material. The Mueller-Hinton Agar
medium (BioMérieux, France) with the addition of methicillin-
sensitive strain Staphylococcus pseudintermedius (MSSP,
376/11): 0.01 ml bacteria suspension (density 6 according to
McFarland) per 25 ml of medium, was poured to each dish.
The whole was incubated at 37°C under aerobic conditions
for 48 h. After this time, the Petri dishes were removed and
photographic documentation was done. The samples were
stored in the refrigerator for 8 days, then on the surface
of the medium another inoculation was performed with
the same strain of Staphylococcus. After that, they were
again incubated for 48 h at 37°C under aerobic conditions.
Quantitative and qualitative analysis of bacterial growth
inhibition zones formed around studied fragments of the
nails were performed.

Qualitative analysis was performed with the image pro-
cessing and analyzing software ImageJ. For each inhibition
zone measurements of area (A) and perimeter (P) were done
in triplicates. Circularity (y) and aspect ratio (Ag), as well
as mean values and standard deviations were calculated.
Circularity (roundness) defines how closely the shape of an
object approaches that of a circle (it is 1 for circle):

P2
V= amA

The measurement of geometric figure’s elongation is the
ratio of the longest R, to the shortest R, radius drew from
the figure’s center of gravity:

AR = max

Both of these values were used to describe the regulari-

ties of observed inhibition zones.
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Wyniki i dyskusja

W TABELI 1 zebrano wyniki pomiaréw parametrow
geometrycznych stref zahamowania wzrostu bakterii obser-
wowanych dla poszczegdlnych materiatéw kompozytowych
z rozréznieniem na probki utozone prostopadle i rownolegle
do powierzchni szalki. Analiza wielkosci pél powierzchni stref
zahamowania uformowanych wokét poszczegdlnych prébek
pozwala stwierdzi¢, ze wszystkie gwozdzie majgce dodatek
antybiotyku wykazujg aktywnos¢ antybakteryjng, co wska-
zuje na prawidtowe uwalnianie substancji czynnej z matrycy
polilaktydowej. Najwieksze strefy zahamowania wzrostu
bakterii wystepujg wokét prébek wykonanych z materiatow
modyfikowanych fazami widknistymi (widknami weglowymi
i wtoknami z alginianu wapnia). Dodatki wtdkniste wprowa-
dzone do osnowy zwigkszajg powierzchnie granic miedzy-
fazowych, utatwiajg penetracje ptynu do wnetrza gwozdzi
i tym samym wymywanie antybiotyku z objetosci materiatéw.
Wptyw stosowanych modyfikatorow na kinetyke uwalniania
leku zostat przedstawiony w poprzedniej pracy autoréw [12].

Results and Discussions

Results of geometric parameters measurements of
the bacteria growth inhibition zones observed for each
composite material with a distinction on samples placed
perpendicularly and in parallel to the Petri dish surface
are presented in TABLE 1. Analysis of the inhibition zone
areas formed around each sample allows to state that all
the nails with antibiotic addition exhibit antibacterial activity.
This indicates correct drug release from polylactide matrix.
The largest bacteria growth inhibition zones were formed
around samples made of materials modified with fibrous
phases (carbon and calcium alginate fibers). Fibrous modi-
fiers introduced into matrix increase interface boundaries
area, what facilitates penetration of a liquid inside the nails
and in the same way drug removal from the volume of the
material. Influence of the used modifiers on the drug release
kinetics was presented in author’s previous paper [12].

TABELA 1. Zestawienie parametrow geometrycznych dla stref zahamowania wzrostu bakterii r6znie utozonych
probek: A - pole powierzchni, y - wspétczynnik ksztattu (kotowos¢), A; - wspoétczynnik wydtuzenia (po 48 h

inkubacji).

TABLE 1. Comparison of the geometric parameters for bacteria growth inhibition zones of differently positioned
samples: A - surface area, y - circularity, A - aspect ratio (after 48 h incubation).

Utozenie probki / Sample position

SP::::; prostopadte / perpendicular réwnolegte / horizontal
A [mm?] % Ag A [mm?] % A
K1 | PLA/GS 440 (39) 1.00 (0.00) 1.05 (0.03) 996 (354) 1.24 (0.07) 1.46 (0.19)
K2 | PLAIMG 197 (18) 1.00 (0.00) 1.03 (0.02) 212 (61) 1.14 (0.04) 1.41 (0.21)
K3 | PLAIMG/GS 521 (24) 1.01 (0.02) 1.06 (0.04) 1197 (465) 1.11 (0.04) 1.06 (0.04)
K4 | PLAIMG/TCP 11.8 (0.8) 1.00 (0.00) 1.07 (0.02) brak stref / no inhibition zones
K5 | PLAIMG/TCP/GS 410 (41) 1.00 (0.00) 1.06 (0.05) 1109 (46) | 1.35 (0.09) | 1.58 (0.20)

K6 | PLA/CF/ALG brak stref / no inhibition zones brak stref / no inhibition zones

K7 | PLA/CF/ALG/GS 1098 (307) | 1.15(0.05) | 1.21(0.09) | 1482 (648) | 1.16(0.05) | 1.05(0.03)
K8 | PLA/CF/ALG/TCP brak danych / no data 1186 (130) | 1.21(0.08) | 1.33(0.09)
K9 | PLA/CF/ALG/TCP/GS | 1058 (27) | 1.17(0.02) | 1.28(0.07) | 1476 (98) | 1.22(0.15) | 1.29(0.01)

W przypadku prébek K7 (PLA/CF/ALG/GS) utozonych
prostopadle do powierzchni szalki zwraca uwage duza
nieregularnos¢ w wyglgdzie stref zahamowania wzrostu
uformowanych wokét gwozdzi oraz wynikajgca z niej
znaczna warto$¢ btedu pomiaru i podwyzszenie wartosci
wspotczynnika ksztattu y i wspoétczynnika wydtuzenia Ag.
Zwigzane jest to z odstonieciem rdzenia wykonanego
z widkien alginianowych (RYS. 1). Cechg charakterystyczng
tych widkien jest silna zdolno$¢ do pecznienia [13], ktéra
przyczynia sie do zwiekszenia stopnia penetracji ptynu do
wnetrza prébki, co z kolei przyspiesza wyptukiwanie leku
z matrycy polimerowe;j.

Zaroéwno w zestawieniu tabelarycznym, jak i na RYS. 1
mozna zauwazyc¢, ze kompozyt oznaczony jako K2 (PLA/IMG)
pomimo braku antybiotyku w jego skfadzie takze wykazuje
wiasciwosci hamujgce rozwadj bakterii, chociaz o mniejszym
stopniu. Réwniez poréwnujgc gwozdzie K1 (PLA/GS) i K3
(PLA/MG/GS) roznigce sig jedynie obecnoscig fazy wzmac-
niajgcej w postaci dwoéch splecionych drutéw ze stopéw
magnezu, wida¢ wyraznie wigeksze pole powierzchni stref
zahamowania wokét gwozdzia K3. Zwigzane jest to z aktyw-
noscig antybakteryjng samych drutéw ze stopéw magnezu.
Robinson et al. [14] podaje, ze mechanizm dziatania anty-
-bakteryjnego magnezu wigze sie ze wzrostem lokalnych
wartosci pH na skutek degradacji tego metalu. Autorzy, zmia-
ny wartosci pH zwigzane z degradacjg tego typu gwozdzi
przedstawili we wczesniejszych badaniach [11].

In the case of K7 samples (PLA/CF/ALG/GS) placed
perpendicularly to the dish surface, large irregularity in the
inhibition zones character and substantial values of standard
deviations resulting from it, together with increase in circular-
ity y and aspect ratio AR stand out. It is related to exposure
of alginate fibers core (FIG. 1). Strong swelling ability is
a characteristic feature of those fibers [13], that facilitates
fluid penetration inside the sample and then accelerates
drug removal from the polymer matrix.

Both in TABLE 1 and in FIG. 1, it can be noticed that
composite K2 (PLA/MG), despite the lack of antibiotic addi-
tion, also demonstrates the ability to inhibit bacteria growth,
however in the limited range. Additionally, comparison of
the K1 (PLA/GS) and K3 (PLA/MG/GS) nails which differ
only in term of the applied reinforcement - two interwoven
magnesium alloy wires, clearly shows that larger inhibition
zone area was formed around the K3 nalil. It is particularly
related to antibacterial activity of the magnesium alloy wires.
Robinson et al. [14] reports that mechanism of the magne-
sium antibacterial activity is associated with local increase
in pH values due to the metal degradation. Authors have
shown changes in pH values caused by degradation of the
designed nails in previous studies [11].

Z omm® 0 000 000000000000 00000000600000000000000000

L



RYS.1. Wyglad stref zahamowania wzrostu dla prébek utozonych prostopadle (a) i réwnolegle (b) do powierzchni

szalki (po 48 h inkubacji).

FIG.1. Appearance of the bacteria growth inhibition zones for samples positioned perpendicularly (a) and hori-

zontally (b) to the dish surface (after 48 h incubation).

Poréwnanie pdl powierzchni stref hamowania wzrostu
bakterii wokot gwozdzi wzmacnianych drutami ze stopu
magnezu, lecz bez dodatku antybiotyku (gwozdzie K2 i K4)
wskazuje na wptyw TCP na ich aktywnos$¢ antybakteryjng.
Powierzchnia tych pdl w utozeniu prostopadtym wynosi
odpowiednio 197+18 mm? dla probek PLA/MG (K2) oraz
11,840,8 mm? dla prébek PLA/MG/TCP (K4). Podobny
wptyw TCP obserwuje sie dla gwozdzi zawierajacych siar-
czan gentamycyny (K3 i K5, utozenie prostopadte). Mozna
wnioskowac, ze wprowadzenie do matrycy polimerowe;j
fosforanu tréjwapnia obniza aktywnos¢ antybakteryjng
drutéw magnezowych. Prawdopodobnie ma to zwigzek z
faktem, ze wzrost pH (odpowiedzialny za dziatanie anty-
bakteryjne w przypadku MG) nie jest tak znaczacy w przy-
padku prébek modyfikowanych dodatkowo ceramikg [12].

Comparison of the area of bacteria growth inhibition
zones formed around the nails reinforced with magnesium
alloy wires but without any antibiotic addition (K2 and
K4 nails), indicates that the TCP has some influence on
their antibacterial activity. In perpendicular placement,
the area of the inhibition zones amounts to 197+18 mm?
and 11.8+0.8 mm? for the PLA/MG (K2) and PLA/MG/TCP
(K4) samples, respectively. Similar TCP effect is visible
in the case of the nails containing gentamicin sulfate (K3
and K5, perpendicular placement). It can be deduced that
introduction of the tricalcium phosphate to the polymer
matrix, reduces antibacterial activity of the magnesium
alloy wires. Presumably, it is related to the fact that the
pH increase (responsible for antibacterial performance
of MG) is not that large in the case of samples that have
been additionally modified with ceramic particles [12].
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Mechanizm takiego oddziatywania moze polegac¢ na tworze-
niu fosforanéw magnezu i tym samym zmniejszaniu ilosci
MgOH powstajgcego przy rozpuszczaniu drutow [14,15].
Poprzednie badania autoréw nie wykazaty wptywu TCP
na uwalnianie gentamycyny, co wyklucza mozliwos¢ osta-
bienia dziatania antybakteryjnego w wyniku jego interakgcji
z antybiotykiem [12]. W przypadku gwozdzi z modyfikatora-
mi widknistymi (K7 i K9) wplyw TCP na dziatanie antybak-
teryjne nie jest zauwazalny.

Analizujgc wyglad stref zahamowania wzrostu bakterii
(RYS. 1) réznie utozonych prébek zwraca uwage ich nie-
regularnos¢ w przypadku gwozdzi utozonych réwnolegle
do powierzchni szalki. Réwniez poréwnanie parametrow
geometrycznych (TABELA 1) prébek utozonych prostopadle
i rownolegle do powierzchni szalki wskazuje na réznice
w uwalnianiu leku z wnetrza gwozdzi i z ich powierzchni.
Probki utozone rownolegle charakteryzujg sie wyzszymi war-
tosciami wspotczynnika ksztattu (niemal réwny 1 dla probek
K1 - K5 utozonych prostopadle; w zakresie 1,11-1,35 dla tych
utozonych réwnolegle) i wspétczynnika wydtuzenia (utoze-
nie prostopadte: 1,03-1,28; rownolegte: 1,06-1,58). Nawet
uwzgledniajgc fakt, ze probki umieszczone réwnolegle do
powierzchni szalki byty okoto dwukrotnie wieksze od tych
utozonych prostopadle, mozna stwierdzi¢, ze strefy zaha-
mowania wzrostu bakterii sg wieksze w przypadku gwozdzi
utozonych rownolegle. Wskazuje to na szybsze uwalnianie
leku z przekrojow gwozdzi odstaniajgcych granice miedzy-
fazowe, niz z powierzchni. Potwierdza to znaczgcg role
granic w procesie dyfuzji i uwalniania leku. Jednoczesnie
wskazuje na skutecznosc¢ impregnacji stosowanych faz mo-
dyfikujgcych oraz role osnowy PLA w zabezpieczaniu przed
zbyt gwattownym uwolnieniem leku. W przypadku gwozdzi
K7 (PLA/CF/ALG/GS) migracja leku z koncéw gwozdzi jest
intensywniejsza niz dla K3 (PLA/MG/GS). Wskazuje na to
wyzszy wspotczynnik ksztattu. Jak juz wspomniano wczes-
niej, moze to mie¢ zwigzek z szybszym uwalnianiem leku
z rdzenia z wibknami alginianowymi, ze wzgledu na ich silng
zdolnos¢ do pecznienia i wymiany ptynéw [13]. W przypadku
prostopadtego utozenia gwozdzi, czyli w sytuacji gdy rdzen
z widknami alginianowymi jest ostoniety przez fazy PLA/CF,
strefy zahamowania wzrostu sg regularne i znacznie mniej-
sze, co potwierdza wyciggniete wnioski.

Regularnos$c stref hamowania obserwowano dla wszyst-
kich badanych typéw gwozdzi utozonych prostopadle. Jest
to szczegodlnie istotne, gdyz sSwiadczy o rownomiernym
uwalnianiu leku w sytuaciji, gdy
osnowa jest szczelna (brak
przecie¢/uszkodzen).

Dalsze badania wykazaty
(TABELA 2), ze gwozdzie
kompozytowe modyfikowane
gentamycyng utrzymujg swoje
dziatanie antybakteryjne nawet
po 12 dniach od pierwszego

(po 12 dniach).

one (after 12 days).

TABELA 2. Pola powierzchni stref zahamowania wzrostu
bakterii po pierwszym badaniu (po 48 h) i po drugim

TABLE 2. Surface areas of the bacteria growth inhibition
zones after the first test (after 48 h) and after the second

Formation of magnesium phosphates and as a consequence
reduction of the amount of MgOH created during wires dis-
solution [14,15] can be responsible for such an interaction.
Author’s previous studies did not show any influence of the
TCP addition on the gentamicin release, what eliminates
possibility of lessening of antibacterial performance due to
its interaction with the antibiotic [12]. In the case of the nails
with fibrous modifiers (K7 and K9) there was no noticeable
TCP impact on the antibacterial activity.

Analysis of the character of the bacteria growth inhibi-
tion zones (FIG. 1) of differently placed samples showed
substantial irregularity in the case of the nails placed in
parallel to the Petri dish surface. Also comparison of the
geometric parameters (TABLE 1) of the samples placed
perpendicularly and in parallel to the dish surface points
to differences in drug release from inner and outer parts of
the nails. Samples placed in parallel have higher values of
circularity (almost 1 for K1-K5 samples placed perpendicu-
larly; in the range of 1.11-1.35 for those placed in parallel)
and aspect ratio (perpendicular alignment: 1.03-1.28; paral-
lel: 1.06-1.58). Even considering the fact that the samples
placed in parallel to the dish surface were almost twice as
big as those placed perpendicularly, one can still state that
the bacteria growth inhibition zones are bigger for the nails
placed in parallel. It suggests faster release of the drug from
the ends of the nails that expose interface, than from the
surface. It confirms substantial role of the phase boundaries
in diffusion and drug release mechanism. At the same time,
it points to necessity of proper impregnation of modifying
phases and to importance of the PLA matrix in protection
against rapid drug release.

In the case of the K7 nails (PLA/CF/ALG/GS) migration
of the drug from the ends of the nails is larger than for K3
nails (PLA/MG/GS). It is suggested by higher circularity val-
ues. As it was mentioned earlier, it can be related to faster
drug release from alginate fibers core connected with their
strong swelling and fluid exchange ability [13]. When the
nails were placed perpendicularly and the alginate core was
protected by the PLA/CF phase, bacteria growth inhibition
zones were regular and significantly smaller, what confirms
earlier conclusions.

Regularity of the inhibition zones was visible for all nails
placed perpendicularly. This is particularly important, be-
cause it gives evidence of uniform drug release when the
matrix is unimpaired.

Further studies have
shown (TABLE 2) that the
composite nails modified
with gentamicin main-
tained their antibacterial
performance even after 12
days since the first inocu-
lation. Also the K2 nails re-
inforced with magnesium

Pole powierzchni

posiewu. Rowniez gwozdz K2 Probka Surface area [mm?] alloy wires retained their
wzmacniany drutami ze stopow Sample po 48 h po 12 dniach slight ability to suppress
magnezu zachowat swojg nie- after 48 h after 12 days bacterial growth. It should
wielkg zdolnosé do hamowania | K2 | PLAIMG 197 (18) 177 (21) assure more long-term
wzrostu bakterii po tym okresie | K3 | PLA/IMG/GS 521 (24) 515 (53) protection against bacte-
czasu. Powinno to zapewni¢ | K4 | PLA/MG/TCP 11.8 (0.8) 8.1 (0.9) rial infection development
bardziej dtugofalowg ochrone | k5 | PLA/MG/TCP/GS 410 (41) 464 (18) at the intramedullary nail
przed rozwojem infekcji bak- F'kg | pLA/ICF/ALG brak stref / no inhibition zones || IMPlantation site.
teryjnej w miejscu implantacji %7 15| A/CF/ALG/GS | 1098 (307) | 1101 (277)

gwozdzia $rédszpikowego.
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Opracowane materiaty kompozytowe modyfikowane
siarczanem gentamycyny wykazujg dziatanie antybakteryjne
nawet po 12 dniach od pierwszego posiewu. Jest ono uza-
leznione od rodzaju faz modyfikujgcych wprowadzonych do
kompozytu. W przypadku prostopadtego utozenia gwozdzi
mierzone strefy zahamowania wzrostu drobnoustrojéw byty
regularne, co $wiadczy o réwnomiernym uwalnianiu leku.
Wykazano takze, ze wprowadzenie do matrycy polimerowe;j
samych drutéw ze stopu magnezu ma dziatanie hamujgce
wzrost bakterii. Zauwazono, ze dziatanie antybakteryjne
wynikajgce z obecnosci drutdow magnezowych jest wyraz-
nie blokowane przez dodatek TCP, co zdaniem autorow
wymaga dalszych badan.

Podsumowujac, tego typu wielofazowe, degradowalne
kompozyty dzieki uzyskaniu dodatkowo wiasciwosci anty-
septycznych stanowig bardzo obiecujgce, wielofunkcyjne
rozwigzanie materialowe na gwozdzie srodszpikowe.

Podziekowania

Prace byty finansowane ze $rodkéw statutowych
Nr 11.11.160.616 Wydziatu Inzynierii Materiatowej i Cera-
miki, AGH w Krakowie.
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[4] M. Baro, E. Sanchez, A. Delgado, A. Perera, C. Evora: In vitro-
-in vivo characterization of gentamicin bone implants. J. Control.
Release 83, 3 (2002) 353-364.

[S]M.Y. Krasko, J. Golenser, A. Nyska, M. Nyska, Y.S. Brin, A.J. Domb:
Gentamicin extended release from an injectable polymeric implant.
J. Control. Release 117, 1 (2007) 90-96.

[6] E. Sanchez, M. Baro, I. Soriano, A. Perera, C. Evora: In vivo-
in vitro study of biodegradable and osteointegrable gentamicin bone
implants. Eur. J. Pharm. Biopharm. 52, 2 (2001) 151-158.

[7]1 M. Lucke, B. Wildemann, S. Sadoni, C. Surke, R. Schiller,
A. Stemberger, M. Raschke, N.P. Haas, G. Schmidmaier: Systemic
versus local application of gentamicin in prophylaxis of implant-
-related osteomyelitis in a rat model. Bone 36, 5 (2005) 770-778.
[8] M. Lucke, G. Schmidmaier, S. Sadoni, B. Wildemann, R. Schiller,
N. Haas, M. Raschke: Gentamicin coating of metallic implants redu-
ces implant-related osteomyelitis in rats. Bone 32, 5 (2003) 521-531.
[9] A.K. Dash, G.C. Cudworth: Therapeutic applications of implan-
table drug delivery systems. J. Pharmacol. Toxicol. Methods 40, 1
(1998) 1-12.

Conclusions

Designed composite materials modified with gentamicin
sulfate exhibited antibacterial activity even after 12 days
since the first bacteria inoculation. The composite’s anti-
bacterial activity depended on the type of modifying phases.
In the case of perpendicularly placed nails, bacteria growth
inhibition zones were regular, what indicates even drug re-
lease. It has also been shown that the introduction into the
polymer matrix magnesium alloy wires alone inhibits bacteria
growth. Authors have however noticed that antibacterial
activity caused by the presence of magnesium alloy wires
is largely blocked by addition of TCP - further studies have
to be done.

In conclusion, such biodegradable multiphase compos-
ites enhanced with antiseptic properties should be consid-
ered as a promising multifunctional material solution for
intramedullary nails.
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Streszczenie

W implantologii kregostupowej stosowane sg dwa
typy implantéw: ,non-fusion” oraz ,fusion”, czyli od-
powiednio bez zrostu i ze zrostem kostnym. Wiekszg
grupe stanowig stabilizacje ze zrostem kostnym, dla
ktérych szybkoS¢ oraz jako$c osteointegracji ma
kluczowe znaczenie dla koncowego efektu leczenia.
Najczesciej stosowanymi biomateriatami sg stopy
tytanu oraz polimer PEEK (polieteroeteroketon)
o réznej topografii powierzchni 2D oraz przestrzennej
konstrukcji 3D wynikajgcych z zastosowanej obrobki
wykanczajgcej, warstw powierzchniowych, metod
wytwarzania. Wykazano, ze osteointegracja zalezy
w duzym stopniu od m.in. odpowiedniej konfiguracji 2D
i 3D, topografii, porowatosci oraz energii powierzch-
niowej. W pracy przeanalizowano wptyw rodzaju bio-
materiatu: stop Ti6Al4V ELI, PEEK Optima oraz tech-
nologii wytwarzania implantow: ubytkowa (PEEK, Ti),
przyrostowa EBT - Electron Beam Technology
(Ti-3D-Truss) na osteointegracje. Z zachowaniem
analogicznych warunkéw procesu, jak przy produkcji
implantéw, przygotowano modele/prébki, ktére pod-
dano badaniom biologicznym in vitro oraz in vivo na
zwierzetach. Pobrane preparaty zwierzece z mode-
lami implantéw oceniano pod katem osteointegracji
Z uzyciem przemystowej tomografii rentgenowskiej CTt.
Wyniki potwierdzity biokompatybilno$¢ badanych bio-
materiatéw, a tym samym bezpieczeristwo stosowania
w chirurgii kostnej. Implantowe stopy Ti6AI4V ELI
w poréwnaniu z polimerem PEEK sg korzystniejszy-
mi biomateriatami na stabilizacje miedzytrzonowg
typu ,fusion”. Polimer PEEK Optima jest dobrym
materiatem w stabilizacjach typu ,non-fusion”. Wyko-
rzystanie technologii przyrostowej EBT do wytwarza-
nia implantéw z proszkéw Ti6Al4V ELI pozwala na
uzyskanie ,wulkanicznych” powierzchni oraz prze-
strzennych/kratownicowych konstrukcji Ti-3D-Truss
o duzym rozwinigciu powierzchniowym, ktére sprzyjajga
i przyspieszajg przerost/obrost tkanki kostnej przez im-
plant. Dotychczasowe doniesienia kliniczne wskazujg
na poprawe efektywnosci chirurgicznego leczenia,
polegajgcego na przyspieszonym zro$cie kostnym
w ,mostowaniu” kregostupa z wykorzystaniem implan-
téw miedzytrzonowych typu Ti-3D-Truss.

Stowa kluczowe: stabilizacja kregostupowa, osteo-
integracja, implant Ti-3D-Truss

[Inzynieria Biomateriatow 133 (2015) 14-21]
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Abstract

In spinal implantology there are two types of im-
plants: “non-fusion” and “fusion”, that is without and
with bone overgrowth, respectively. A larger group
consists of stabilization with bone overgrowth, for
which speed and quality of osseointegration is cru-
cial for final treatment outcome. The most commonly
used biomaterials are titanium alloys and polietero-
-eteroketon (PEEK) of different 2D surface topography
and 3D spatial structure resulting from the finishing,
surface layers or production methods. It has been
shown that osseointegration depends largely on
suitable configuration of 2D and 3D, topography, po-
rosity and surface energy. The impact of biomaterial
type: Ti6Al4V titanium alloy ELI, PEEK OPTIMA and
implant production technology: deficient (PEEK, Ti),
incremental EBT-Electron Beam Technology
(Ti-3D-Truss) on the osseointegration were analyzed.
In compliance with corresponding process conditions
of implant production, models/samples were prepared
and subjected to in vitro biological tests and in vivo
animal tests. Collected animal specimens with im-
plants models were tested for osseointegration with
the use of CTt tomography. The results confirmed the
biocompatibility of tested biomaterials, and thus safety
in the bone surgery. Ti6Al4V EL| alloys compared with
PEEK polymer are favourable biomaterials for “fusion”
interbody stabilization. The polymer PEEK Optima
is preferred material for “non-fusion” stabilizations.
The use of EBT technology for implant production
made of Ti6AlI4V ELI powder allows to obtain “vol-
canic” surfaces and spatial/lattice Ti-3D-Truss struc-
tures with a large surface area which accelerate the
bone over-/in-growth through the implant. Previous
reports indicate improved clinical effectiveness of
surgical treatment involving the accelerated bone
overgrowth in the “bridging” of spine with the use of
Ti-3D-Truss interbody implants.

Keywords: spinal stabilization, osseointegration,
Ti-3D-Truss implant

[Engineering of Biomaterials 133 (2015) 14-21]
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Wprowadzenie

W implantologii kregostupowej stosowane sg dwa typy
implantéw: ,,non-fusion” oraz ,fusion”, odpowiednio: bez i ze
zrostem kostnym. Wiekszg grupe stanowig stabilizacje ,fu-
sion” o lokalizacji miedzytrzonowej. Gtéwnym ich zadaniem
jest chirurgiczne uwolnienie od bdélu wywotanego gtéwnie
zmianami degeneracyjnymi kosci i utrzymanie stabilnego
biomechanicznie dystansu miedzy elementami kostnymi.
Pooperacyjny, ostateczny efekt leczenia zalezy od szybkosci
i jakosci osteointegracji implantu z koscig i przejeciu funkcji
nosnych przez ,biologie” [1]. Trwate tgczenie sgsiednich
trzonéw poprzez budowanie blokéw bio-stabilizatora kost-
nego wzmochionych biomaterialem nazwano ,mostowaniem
kregostupa” (opr. LfC, 2012) [2,3].

W implantologii kregostupowej najczesciej stosowanymi
biomateriatami wcigz sg polimery PEEK oraz stopy tytanu ze
swoimi przewagami oraz ograniczeniami [1,4]. Rozw¢j inzy-
nierii biomateriatéw jest gtdwnie kierunkowany na poprawe
odpowiedzi kostnej na biomateriat i procesy wsparcia biome-
chanicznego z osteointegracjg. Udowodniono, ze struktury
o wysokim stopniu porowatosci posiadajg lepszg zdolnos¢
stymulacji wzrostu, réznicowania osteoblastéw [4,5].
Powierzchnie poddawane sg funkcjonalnemu uszlachetnia-
niu poprzez np. utlenianie, implantacje jonowa, czy stosowa-
nie pokry¢ hydroksyapatytowych [6-8]. Duzym osiggnieciem
byto wprowadzenie technologii addytywnych, umozliwiajg-
cych tworzenie rusztowan i materiatéw porowatych [9-13].

Nowoczesne technologie drukowania implantéw wyma-
gajg szczegolnych warunkéw pro-chirurgicznej ,czystosci”,
ktoére zostaty opanowane na poziomie ryzyka akceptowal-
nego. Wcigz trwajg prace badawcze nad opracowaniem
technologii dla biomateriatéw polimerowych, mozliwej do
uzycia w produkcji implantéw klasy Il b wedtug Dyrektywy
Rady Wspolnot Europejskich 2007/47/WE. Technologie
przyrostowe wykorzystujg gtdwnie selektywne laserowe
spiekanie SLS (Selective Laser Sintering) lub selektywne
topienie laserowe SLM (Selective Laser Melting) proszkéw
metali. Dla stopéw tytanu stosowane jest stapianie proszku
stopdéw tytanu wigzkg elektronéw EBT (Electron Beam Tech-
nology), w Polsce po raz pierwszy wdrozone do produkgciji
implantow kratownicowych przez LfC w 2011 roku [14].
Szacuje sie, ze w roku 2015 okoto 50% wyrobéw medycz-
nych z catego asortymentu implantéw kregostupowych firmy
zostato wykonane technologig EBT.

Technologia EBT rozszerza mozliwosci projektowania
i budowania korzystnych konfiguracji implantéw ,fusion” o
skomplikowanych ksztattach i unikatowych cechach (RYS. 1):
- ,2D” — uzyskiwana jest ,wulkaniczna” rozwinieta po-
wierzchnia o odpowiedniej topografii, chropowatosci oraz
obnizonej energii powierzchniowej stanowigca sprzyjajgce
podtoze do kontaktu z komérkami kostnymi;

- ,3D”-Truss — uzyskiwane sg przestrzenne konstrukcje
stanowigce rusztowania dla wzrostu kosci.

Celem pracy jest ocena wptywu rodzaju biomateriatu
(metalowy, polimerowy) implantu kregostupowego oraz jego
konfiguracji 2D i 3D, wynikajgcej z zastosowanej technologii
produkcji na wazng dla ,bio-stabilizacji” osteointegracje
z koscig oraz biozgodnosc¢ tkankowa. Badania prowadzono
na modelach implantéw ze stopu Ti6AI4V ELI. Wyniki od-
niesiono do modeli ze znanego biomateriatu polimerowego
PEEK Optima.

Introduction

In the spinal implantology two types of implants: “non-
fusion” and “fusion”, respectively without and with bone
overgrowth are used. A larger group is consisted of “fusion”
stabilization with intervertebral location. Their main objective
is the surgical release of pain mainly caused by degenerative
bone changes and maintenance a biomechanically stable
distance between bone elements. Postoperatively, the
ultimate effect of the treatment depends on the speed and
quality of bone-implant osseointegration and taking over the
supporting function by “biology” [1]. Permanent combining
of adjacent vertebral bodies through the building of bio-
stabilizer bone blocks reinforced by biomaterial is called
“bridging of spine” (dev. LfC, 2012) [2,3].

In the spinal implantology the most commonly used bio-
materials are still PEEK polymers and titanium alloys with
their advantages and limitations [1,4]. The expansion of bio-
materials engineering is mainly directed to provide improved
bone response on the biomaterial and processes of biome-
chanical support with osseointegration. It has been proven
that the structure with a high porosity has better ability to
stimulate the growth, differentiation of the osteoblasts [4,5].
Surfaces are subjected to functional refining for example:
oxidation, ion implantation or the use of hydroxyapatite
coatings [6-8]. A major achievement was the introduction
of additive technology, enabling the creation of scaffold and
porous structures [9-13].

Modern implant printing technologies require specific
conditions of pro-surgical “purity” which were mastered at
an acceptable risk level. Research is still ongoing to develop
technologies for polymeric biomaterials, possible for use in
the Class llb implant manufacturing according to European
Community Council Directive 2007/47/EC. Incremental
technologies primarily use selective laser sintering SLS
(Selective Laser Sintering) or selective laser melting SLM
(Selective Laser Melting) of metal powders. For titanium
alloys a Ti alloys powder with electron beam melting EBT
(Electron Beam Technology) is used, in Poland for the first
time truss implant were introduced to production by LfC
company in 2011 [14]. Itis estimated thatin 2015 about 50%
of medical products of the entire range of company’s spinal
implants has been made with EBT technology.

EBT technology extends the capabilities of designing and
building a favourable configuration of the “fusion” implants
of complex shapes and unique features (FIG. 1):

- “2D” - “volcanic”, developed surface with appropriate
topography, roughness and reduced surface energy form-
ing favorable substrate for contact with the bone cells is
obtained;

- “3D” -Truss - spatial scaffolds for bone growth are obtained.

The aim of the study is to assess the impact of type of
spinal implant biomaterial (metal, polymer) and its 2D and
3D configuration, resulting from the production technique,
on osseointegration with bone and tissue biocompatibility
important for the biostabilization. Tests were carried out on
Ti6Al4V ELI alloy implant models. The results were related
to the well-known models from PEEK Optima polymer
biomaterial.
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RYS. 1. Implant miedzytrzonowy CarRLIF™ (LfC®) wykonany technologia przyrostowa konstrukcyjnie dosto-
sowany do kregostupa z czescig wzmocniona-litg do przenoszenia obcigzen oraz czescia azurowag wspomaga-
jaca przerost/obrost kostny (a); ,,wulkaniczna” powierzchnia powstata w wyniku stapiania proszkéw Ti wigzka
elektronéw - EBT (c) tworzaca przestrzenne kratownice 3D (b).

FIG. 1. Intervertebral implant CarRLIF™ (LfC®) made with the use of incremental technology, structurally adapted
to spine with reinforced-solid part for load transfer and openwork part promoting bone overgrowth (a); “volcanic
surface” as a result of melting of Ti powder with electron beam - EBT (c) constituting spatial trusses 3D (b).

Materiaty i metody

Przedmiotem badan byty biomateriaty, najczesciej sto-
sowne w implantologii kregostupowej: polimer PEEK Optima
oraz stop Ti6Al4V ELI (Extra Low Interstitial). Prébki/modele
do badan wykonano obrébkg ubytkowg (ozn. PEEK, Ti) oraz
dla stopu tytanu technologig EBT, selektywnego spiekania
proszkow wigzkg elektronéw (ozn. Ti-3D-Truss/Ti-3D-T).
Warunki procesow byty analogiczne, jak przy produkciji
wszczepiennych wyrobéw medycznych w postaci implan-
toéw kregostupowych. Podatnos¢ na osteointegracje kostng
oceniano na podstawie badan in vitro cytotoksycznosci
i genotoksycznosci oraz badan in vivo na zwierzetach.

Testy biologiczne przeprowadzono z zastosowaniem ho-
dowli komorek ludzkiego kostniakomiesaka Saos-2. Sterylne
prébki materiatowe inkubowano przez 48 h w zawiesinie
z komorkami z medium wzrostowym w temperaturze 37°C.
Kontrole negatywng stanowity komoérki hodowane bez
biomateriatow. Kontrole pozytywng komérki hodowane
w odpowiednim medium zawierajgcym: 1% Triton X-100
przy cytotoksycznosci i miocyne C przy genotoksycznosci.
Cytotoksycznos$¢ oceniano na podstawie proc. sredniej
zywotnosci komorek, genotoksycznosc¢ na podstawie uszko-
dzen chromosoméw charakteryzowanych liczbg mikrojgder
przypadajgcych na 100 komoérek dwujgdrzastych. Prace
zrealizowano w ramach wspotpracy z tRPN-T w todzi.

Materiatem badawczym byty kozy. Z powodu braku od-
powiedniej przestrzeni kostnej w kregomoscie zwierzecym,
eksperyment przeprowadzono wykorzystujgc dostosowa-
ne do anatomii kratownicowe Ti-3D-T modele implantéw
CarRLIF. Zachowano odpowiednio$¢ do rzeczywistego
implantu w zakresie m.in.:

* parametrow wewnetrznej kratownicy;

» grubosci implantu, poprzez ktoéry ma nastgpic¢ przerost
kostny;

* sposobu kotwiczenia w kosci - fragmenty gwintu wcinajgce
sie w kos¢ odpowiadajgce geometrii ptéz prowadzacych.
Eksperyment realizowano na podstawie pozwolenia

Komisji Etycznej oraz wedtug obowigzujgcych standardow,

w tym standardow dotyczacych czystosci i sterylnosci.

Ocene post mortem wykonywano po ok. 4 i 6 miesigcach od

wszczepienia modeli implantéw - after follow-up. Posmiertng

ocene przerostow kostnych — osteointegracji oceniano na
podstawie badan rentgenowskich CTt (tomograf dwulam-
powy GE: 240 kV, 320 W; 180 kV, 15 W, co daje petny
zakres detekcji w skali Housfielda oraz 16-bitowy detektor
o rozdzielczosci 1024x1024).

Materials and Methods

The subject of the study were biomaterials most often
used in spinal implantology: PEEK Optima polymer and
Ti6Al4V ELI (Extra Low Interstitial) alloy. Samples/models
for studies were made with the use of subtractive manufac-
turing (marked PEEK, Ti) and for titanium alloy with EBT
technology, selective sintering of powders with electron
beam (marked Ti-3D-Truss/Ti-3D-T). Applied production
conditions were the same as for the production of implant-
able medical devices, spinal implants. Susceptibility for bone
osseointegration on the basis of cytotoxicity and genotoxicity
in vitro studies and in vivo studies on animals was evaluated.

Biological studies with the use of Saos-2 human os-
teosarcoma cell cultures were performed. Sterile samples
were incubated for 48 h in a suspension of cells in growth
medium at 37°C. The negative control consisted of cells
cultured without biomaterials. For the assessment of the
cytotoxicity the positive control were cells cultured in me-
dium containing 1% Triton X-100, but when assessing the
genotoxicity cells incubated with mitomycin C. Cytotoxicity
was evaluated on the basis of percent of cells viability.
To evaluate the genotoxicity micro nucleus test was used
for determining chromosomal damage characterized with
the number of micronuclei per 100 binucleated cells. The
studies were carried out in cooperation with tRPN-T in Lodz.

The studies were performed on the goats. Due to lack
of proper bone space in animal spine, the research was
carried out with the use of Ti-3D-T truss structure models
of CarRLIF implants adjusted to goat anatomy. Conformity
to the real implant was maintained in terms of i.a.:

e parameters of internal truss structure;

 thickness of the implant exposed to bone overgrowth;

» type of anchoring in the bone — fragments of thread
cutting into the bone corresponding to the geometry of
guiding skids.

The research was carried out under the authorization of
the Ethics Committee and in accordance with applicable
standards, including standards for cleanliness and sterility.
The post mortem evaluation was performed after 4 and 6
months after implantation of implant models — after follow-up.

Post mortem bone overgrowth — osseointegration was
evaluated on the base of computed tomography CTt testing
(dual-lamp tomograph GE: 240 kV, 320 W; 180 kV, 15 W,
which enables full range of detection in Housfield scale and
16-bit detector of 1024x1024 resolution).
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Wyniki i dyskusja

Wyniki badan cytotoksycznosci dla czterech powtdrzen
eksperymentu dla obu typéw prébek z Ti6Al4V ELI wyka-
zaly ich korzystne oddziatywanie na osteoblasty RYS. 2a.
Zanotowano zwigkszong populacje zywych komoérek na
badanych biomateriatach w poréwnaniu do préby kontrolnej
o co najmniej 10%. Dla probek wykonanych technologig
ubytkowg (Ti) $rednia zywotnos$¢ wyniosta 112.4 +2.6%,
dla prébek wykonanych technologig przyrostowg (Ti-3D-T)
109.6 +1,0%, natomiast dla polimeru byta najmniejsza
i wyniosta 105.0 +1.6%. Genotoksycznos¢ implantowego
stopu tytanu Ti6Al4V ELI, charakteryzowana proc. liczbg
mikrojader, ksztaltowata si¢ na poziomie 8.2 £1.5 dla Ti,
9.5 1.1 dla Ti-3D-T i 9.1 £0.8 dla PEEK - RYS. 2b.
W kazdym przypadku byta korzystnie nizsza od prowadzonej
rownolegle proby kontrolnej.

Results and Discussions

The results of the cytotoxicity for four replicates of the
experiment for both types of Ti6Al4V ELI samples showed
their beneficial effects on osteoblasts FIG. 2A. An increase
of population of viable cells on the test biomaterials com-
pared to the control sample by at least 10% is reported.
For samples made by traditional technology (Ti), the
average lifespan was 112.4 +2.6%, for samples made with
incremental technology (Ti-3D-T) was 109.6 +1.0% while
for the polymer samples was the lowest and amounted to
105.0 +1.6%. Genotoxicity of Ti6AI4V ELI titanium alloy
implant characterized by percent of the number of mi-
cronuclei stood at 8.2 +1.5 for Ti, 9.5 1.1 for the Ti-3D-T
and 9.1 £0.8 for PEEK - FIG. 2b. In each case, geno-
toxicity was preferably lower than for the parallel control
sample.
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RYS. 2. Cytotoksycznos$¢ (a) oraz genotoksycznos¢ (b) dla probek wykonanych z implantowego stopu tytanu
Ti6Al4V ELI technologia ubytkowa (Ti) i przyrostowg EBT (Ti-3D-T) oraz dla polimeru PEEK Optima (PEEK).
FIG. 2. Cytotoxicity (a) and genotoxicity (b) of samples made of implantable Ti6Al4V titanium alloy with the use
of machining (Ti) and incremental technology EBT (Ti-3D-T) and PEEK Optima polymer (PEEK).

Analizy CTt wykazaty dobrg osteointegracje dla modeli
Ti-3D-T. ,Wulkaniczna” struktura 2D oraz przestrzenna
kratownica 3D implantéw wykonanych technologig przy-
rostowg EBT sprzyjaty w pierwszej fazie przerostom,
a nastepnie obrostom kostnym w relatywnie krotkim czasie
prowadzonych obserwaciji po 4 i 6 miesigcach (M). Zaréwno
po 4 i 6 M stwierdzono w obrazach CTt wypeienie kos-
cig wewnetrznej, kratownicowej struktury modelu Ti-3D-T
w ponad 95% oraz obrost kosci wokot powierzchniimplantu
nie bedacej po wszczepieniu w bezposrednim kontakcie
z koscig (RYS. 3). Kos¢ byta widoczna na CTt w réznych
przekrojach przez implant (RYS. 4), co stanowi pozgdany
element stabilizacji ,fusion”. Zupetnie inaczej zachowywat
sie biomateriat PEEK Optima, izolujgcy sie od otaczajgcych
tkanek zywych poprzez wytworzenie przypowierzchniowe;j
miedzywarstwy biomateriat-tkanka (RYS. 5). W przeciwien-
stwie do probki ze stopu tytanu, osadzenie probki polimero-
wej w kosci byto luzne. Przyleganie tkanek do powierzchni
polimeru bez osteointegracji $wiadczy o jego korzystnych
wiasnosciach na implanty ,non-fusion”.

Uzyte w badaniach in vitro oraz in vivo biomateriaty:
Ti6Al4V ELI oraz PEEK Optima wykazaty dobrg biozgod-
nosc¢. Najkorzystniejszymi wtasnosciami pod kgtem osteo-
integracji charakteryzowat sie stop tytanu. Wskazywato
na to miedzy innymi: najwieksza liczba zywych komaérek
w badaniach biologicznych, obrosty i przerosty przez modele
implantowe obserwowane w CTt oraz stabilne utwierdzenie
probek w tkance kostnej, wykazane podczas badan makro-
skopowych post mortem.

CTt analysis showed good osseointegration for Ti-3D-T
models. “Volcanic” 2D structure and 3D spatial lattice of
implants made by incremental EBT favored in the first phase
of ingrowth, and then bone overgrowth in a relatively short
period of observations after 4 and 6 months (M). After 4 and
6 M of implantation over 95% of bone filling in the internal lat-
tice structure of Ti-3D-T model was observed on CTt scans
and also overgrowth of the bone around the implant surface,
which was not in direct contact with bone after implantation
(FIG. 3). The bone was visible on CTt in different sections of
the implant (FIG. 4), which is a desirable element of “fusion”
stabilization. Quite different was the behavior of biomaterial
PEEK Optima, which isolated from surrounding living tissues
by producing interlayer on the biomaterial-tissue surface
(FIG. 5). In contrary to titanium alloy sample, the seating of
polymer sample in the bone was loose. Tissue adhesion to
the polymer surface without osseointegration is a beneficial
property for a “non-fusion” implants.

Ti6Al4V ELI and PEEK Optima materials used in in vitro
and in vivo studies showed good biocompatibility. Titanium
alloy was characterized by the most preferred properties
for osseointegration. It was showed by, among others: the
largest number of living cells in biological studies, ingrowth
and overgrowth through implant models observed in CTt and
stable establishing of samples in the bone tissue, shown
during macroscopic post mortem tests.
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RYS. 3. CTt biostabilizacji (a) z obrostem kostnym implantu chirurgicznie w ok. 80% osadzonego w kosci (b)
z celowo uwypuklong kratownicg Ti-3D-Truss modelu poprzez miejscowe ,,usuniecie” kosci z uzyciem funkcji
oprogramowania inzynierskiego (c); obszary ciemne — biomateriat, jasne — tkanka kostna.

FIG. 3. CTt of biostabilization (a) with bone overgrowth of implant at approximately 80% embedded in the bone
(b) deliberately emphasized Ti-3D-Truss by local ,,removal” of bone with the usage of engineering software
function (c); dark area - biomaterial, clear - bone tissue.

RYS. 4. Faza instalowania modelu implantu Ti-3D-Truss w kosci kozy (a); CTt post mortem implantu osadzone-
go w kosci (b) oraz powiekszony, wyodrebniony z preparatu zwierzecego fragment implant-kos¢, wskazujacy
w przekrojach poprzecznych na peten przerost kostny; obszary ciemne — biomateriat, jasne — tkanka kostna.
FIG. 4. Installation phase of Ti-3D-Truss implant model in goat bone (a); post mortem CTt of implant embedded
in bone (b) and magnified, extracted from animal specimen fragment of implant-bone, indicating in cross-section
full bone overgrowth; dark area - biomaterial, clear - bone tissue.

a)

RYS. 5. Preparaty zwierzece z probkami osadzony-
mi w wyrostkach kolczystych kozy w wersji: Ti (a)
oraz PEEK (b) z widoczng w badaniu CTt szczeling
w okolicy polimeru (c) wskazujaca na brak powigza-
nia wszczepu z tkanka kostna.

FIG. 5. Animal specimens with samples embedded
in spinous processes in version: Ti (a) and PEEK
(b) with slot around polymer visible in CTt study (c)
indicating the lack of connection of the implant with
bone tissue.
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Dobor biomateriatu implantowego to wcigz kompromis
miedzy réznymi wiasnosciami mechanicznymi, technolo-
gicznymi i uzytkowymi (TABELA 1). Jego wybor na stabiliza-
cje chirurgiczng zalezy od m.in. cech osobniczych pacjenta,
jak np. uczulenie na biomateriat, rodzaju schorzenia, jego
umiejscowienia i rozlegtosci oraz przede wszystkim od ocze-
kiwan leczniczych (stabilizacja ,fusion” czy ,,non-fusion”).
Stopy tytanu charakteryzujg sie akceptowalng biozgodno$-
cig, wysokg wytrzymatoscia i mozliwoscig srodoperacyjnego
dopasowywania do anatomii, a takze duzym spektrum
mozliwosci modyfikowania funkcjonalnego powierzchni
i nanoszenia powtok. Z drugiej strony stopy tytanu charak-
teryzujg sie duzg sztywnoscig oraz niekorzystnymi wias-
nosciami wytrzymatosciowymi, powodujgcymi deformacje
z pekaniem konstrukcji.

Istotng zaletg jest mozliwos¢ wytwarzania z uzyciem
technologii drukowania dowolnych konfiguracji 3D i pro-
jektowania implantéw o ztozonej przestrzennie budowie,
w tym spersonalizowanych. Struktury po EBT pozwalajg
na uzyskanie korzystnie:

» obnizonego udziatu biomateriatu w implancie;

» ,wulkanicznej” struktury sprzyjajgcej wnikaniu komoérek
kostnych z ich proliferacja;

» rozwinietej powierzchni implantu do przerostu/obrostu
koscia;

» kratownicowych - ,otwartych” — konfiguracji przestrzen-
nych 3D stanowigcych rusztowanie do ,wciggania” tkanki
kostne;.

Selection of implant biomaterial is still a compromise be-
tween the different mechanical, technological and functional
properties (TABLE 1). Its choice for the surgical stabilization
of implants depends on, among others, individual character-
istics of the patient, e.g. allergy to the biomaterial, the type
of disease, its location and extent, and above all medical
expectations (stabilization “fusion” or “non-fusion”). Titanium
alloys are characterized by acceptable biocompatibility, high
strength and the possibility of intraoperative matching to the
anatomy, as well as a large spectrum of functional surface
modification and coatings. On the other hand, titanium al-
loys are characterized by high stiffness and unfavorable
strength properties causing the deformation with cracking
of the device.

An important advantage is the possibility of manufactur-
ing with the use of printing technology any 3D configuration
and implant designs with complex spatial structure, including
the personalized ones. The structures of the EBT allow to
obtain preferably:

» reduced share of biomaterial in implant;

» ‘“volcanic” surface favoring the penetration of bone cells
with their proliferation;

» expansion of the implant surface for bone ingrowth/
overgrowth;

« lattice -"open” — spatial 3D configurations constituting the
scaffold for bone tissue intake.

TABELA 1. Wptyw rodzaju materiatu Ti6Al4V ELI i PEEK Optima na cechy funkcjonalne i produkcyjne implantu

kregostupowego.

TABLE 1. The impact of type of material Ti6Al4V ELI and PEEK Optima on functional and productive features

of spinal implant.

Stop Ti PEEK
Ti Alloy
Cechy wytrzymatosciowe / Strength characteristics

1. [Wysoka wytrzymatos¢ + )
High durability

2. | Elastycznos¢, modut Younga zblizony do struktur biologicznych ) +
Flexibility, Young’s modulus similar to the biological structures

3. | Gestosc/ciezar . +
Density/weight

Technologiczno$¢ / Producibility

4. | Obrabialnos¢ ) +
Machining

5. | Mozliwos¢ modyfikacji powierzchni + )
Possibility of surface modifications

6. |Cena materiatu + )
Material price

7. | Mozliwos¢ budowania struktur 3D-Truss + -(?)
Possibility to build 3D truss structures

Cechy chirurgiczno-lecznicze / Surgical-therapeutic features

8. |Integracja z koscig + )
Integration with the bone

9. | Modelowanie $rédoperacyjne + )
Intraoperative modeling

10. | Przeziernosc¢ radiologiczna ) +
Radiolucency

1. Odp_ornoéé na dtugotrwate obpiaignia fizjo.logiczne +(2) +(2)
Resistance to long term physiological loading

12. |Preferowane przeznaczenie - ilizaciji . .
Prgfgnc')edaasp‘l)iar?ce ?Zt:bilfza:i{)%st%t; o fusion non-fusion
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Wszystkie powyzsze korzysci pozwalajg na bezpiecz-

® o @ @ o @ o ne i skuteczne ,mostowanie” dysfunkcyjnego kregostupa

poprzez budowanie wielopoziomowych blokéw biostabili-
zacyjnych. Polimery PEEK s3g Izejsze, dobrze tolerowane
przez organizm. Majg sprezystos¢ zblizong do kosci zbitej
oraz sg przezierne radiologicznie. Duzg niedogodnoscig
tych materiatéw jest niska wytrzymatos¢ i problemy z jed-
norodnoscig i przyczepnoscig pokry¢ majgcych wspoméc
osteointegracje. Sugeruje to koniecznos¢ wieloaspektowego
rozpatrywania biomateriatéw na implanty do chirurgii kostnej
i uwzgledniania w konstrukcji trudnych do opisu zjawisk
biologicznych, fizycznych i chemicznych, towarzyszgcych
przebywaniu w organizmie zywym.

Wyniki przeprowadzonych badan wskazujg, ze poprzez
dobdr materiatu oraz konfiguracji 2D i 3D implantu wynika-
jacej z zastosowanej technologii produkcji mozna wptywaé
na procesy osteointegracji implantu z koscia, przyspieszac¢
leczenie dysfunkcji kregostupa poprzez uzyskanie szyb-
szego zespolenia implantu z koscig przy biostabilizacji
typu ,fusion”, ogranicza¢ osteointegracje lub nawet unie-
mozliwia¢ potgczenie implantu z koscig przy biostabilizaciji
typu ,non-fusion”.

Whioski

Polimer PEEK Optima charakteryzuje sie dobrg biozgod-
noscig w tkankach, sprezystoscig zblizong do kosci, prze-
ziernoscig radiologiczng i jest korzystniejszym materiatem
w stabilizacjach typu ,non-fusion”.

Implantowe stopy tytanu w poréwnaniu z polimerem
PEEK sg korzystniejszymi biomateriatami na stabilizacje
miedzytrzonowg typu ,fusion” ze wzgledu na sprzyjajgca
w kontakcie reakcje komorek kostnych, ich ,przyczepnos¢”
i proliferacje, a takze mozliwosci zastosowania technologii
przyrostowego drukowania.

Technologie przyrostowe, w tym EBT (Electron Beam
Technology), pozwalajg na wytworzenie ,wulkanicznych”
powierzchni oraz przestrzennych/kratownicowych Ti-3D-
Truss konstrukcji o duzym rozwinieciu powierzchniowym,
odpowiedniej nosnosci biomechanicznej i obnizonej masie.

»Wulkaniczna” struktura powierzchni oraz kratownicowa-
-otwarta konstrukcja Ti-3D-Truss przyspieszajg przerost
poprzez implant i obrost implantu koscig, skracajgc czas
zrostu kostnego o 40+60 procent.

Petny przerost kostny po- i wewnatrz implantu pozwala na
budowanie bloku bio-stabilizatora kostnego wzmocnionego
strukturg Ti-3D-Truss i przenoszenie ztozonych stanéw
obcigzen z implantu na tkanki zywe.

Dotychczasowa praktyka kliniczna wskazuje na popra-
we efektywnosci leczenia, polegajgcego na ,mostowaniu”
kregostupa za pomocg implantéw miedzytrzonowych Ti-3D-
Truss sprzyjajgcych zrostowi kostnemu.

Podziekowania

W realizacji pracy wykorzystano $rodki z Europejskie-
go Funduszu Rozwoju Regionalnego w ramach Progra-
mu Innowacyjna Gospodarka, 2007-2013 (nr projektu
POIG.01.04.00-08-001/08-00).

Dane dotyczgce badan biologicznych, w tym przed-
stawione na RYS. 2 uzyskano we wspofpracy z tRPN-T
w todzi; realizacja w ramach projektu LfC POIG.01.04.00-
08-001/08-00.

Badania in vivo na zwierzetach, w tym przedstawione
na RYS. 5 wykonano we wspotpracy z SGGW w Warsza-
wie; realizacja w ramach projektu LfC POIG.01.04.00-08-
001/08-00.

All of these benefits allow the safe and effective “bridg-
ing” of dysfunctional spine by building a multilevel blocks of
biostabilization. PEEK polymers are lighter, well-tolerated
by the body. They have elasticity similar to cortical bone
and they are radiolucent. The main disadvantage of these
materials is a low strength and homogeneity and adhesion
problems of coatings intended to assist osseointegration.
This indicates the need for a multifaceted examination
of biomaterials for bone surgery implants and consideration
in the design difficult to describe the biological, phisical
and chemical phenomena accompanying their presence in
a living organism.

Results of conducted studies indicate that through mate-
rial selection and 2D and 3D implant configuration resulting
from the used production technique it is possible to influence
on the osseointegration process of the implant with bone,
to accelerate the treatment of spinal dysfunction by obtain-
ing a faster fixation of the implant with the bone in “fusion”
type biostabilization and to limit the osseointegration or
even prevent the connection of the implant with the bone
in “non-fusion” type biostabilization.

Conclusions

PEEK Optima polymer has a good biocompatibility in
tissues, elasticity similar to the bone, radiolucency and it is
more favorable material for ,non-fusion” stabilization.

Implantable titanium alloys compared to PEEK polymer
are more beneficial biomaterials for intervertebral stabiliza-
tion ,fusion” type due to favorable reaction in contact with
bone cells, their “adhesion” and proliferation, and also the
possibility of appliance of incremental printing technologies.

Incremental technologies, including EBM (Electron Beam
Technology), allow to generate “volcanic” surfaces and spa-
tial/truss Ti-3D-Truss structures with a large surface expan-
sion, proper biomechanical load-bearing and reduced mass.

,Volcanic” surface structure and lattice-open Ti-3D-Truss
construction accelerates ingrowth through the implant and
the implant overgrowth with bone, reducing the time of bone
growth by 40+60 percent.

Full bone overgrowth outside and inside the implant
allows to build a bone bio-stabilizer block reinforced by
Ti-3D-Truss structure and to transfer the loads from implant
to living tissues.

Previous clinical practice suggests an improving of treat-
ment effectiveness involving the “bridging” of spine with
intervertebral Ti-3D-Truss implants enhancing the bone
growth .
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Abstract

W artykule przedstawiono badania mechaniczne
prototypowego wszczepu do zespolen kostnych
w postaci resorbowalnej wielofunkcyjnej czterootworo-
wej ptytki w ksztafcie litery . Testy dotyczyty gotowych
implantéw w symulowanych warunkach pracy, a nie
normatywnych probek (wiosto, belka) dlatego przy-
gotowano odpowiedni modelowy schemat badawczy
implantu. Sktadat sie on z dwéch bloczkéw imitujgcych
odfamy kostne, potgczonych za pomocg badanej ptyt-
ki, ktory byt poddawany testom mechanicznym w izo-
lowanych stanach naprezeniowo-odksztatceniowych
(jednoosiowe rozcigganie, tréjpunktowe i jednostronne
zginanie).

Badano ptytki wykonane z dwéch odmian polimeru
resorbowalnego (poli-L-laktydu) oraz dwa rodzaje
kompozytu, w ktérych osnowe stanowita jedna z od-
mian polimeru, a fazg modyfikujgcg byta mieszanina
mikrometrycznego proszku ortofosforanu tréjwapnia
i nanometrycznego hydroksyapatytu. Badano takze
wptyw geometrii ptytek na charakterystyki mecha-
niczne.

Na podstawie przeprowadzonych badan stwier-
dzono wyrazny wptyw dodatkéw ceramicznych na
zmiane parametrow wytrzymato$ciowych ptytek
wykonanych z réznych materiatow. W przypadku
polilaktydu z dopuszczeniem medycznym zaobser-
wowano spadek wytrzymatosci przy jednoczesnym
podniesieniu modutu Younga E. Ponadto geometria
implantu, czyli w badanym przypadku lokalizacja ze-
berka wzmacniajgcego, wptywata na uzyskane wyniki.
Lepszymi parametrami cechowaty sie ptytki z zeber-
kiem wzmacniajgcym na gornej stronie ptytki. Ponadto
podczas testéw zginania stwierdzono, ze przy tego
rodzaju geometrii ptytki pekniecie lokalizuje sie poza
przekrojem krytycznym, a wiec taka konstrukcja jest
bardziej bezpieczna.

Z grupy przebadanych prototypow, jako najlepsze,
wybrano ptytki kompozytowe PL38/TCP/HAp, wyko-
nane z poli-L-laktydu medycznego, modyfikowanego
mieszaning proszkéw ceramicznych z zeberkiem
wzmacniajgcym na powierzchni goérnej. Mogg one
zZnalez¢ zastosowanie w osteosyntezie, w miejscach
ktore nie sg narazone na zbyt duze obcigzenia mecha-
niczne. Do tej grupy zaliczy¢ mozna koSci w obrebie
twarzoczaszki oraz kosci krotkie reki. Zaleca sie
przy tym zastosowanie usztywniajgcych opatrunkéw
zewnetrznych.

The article presents the mechanical properties
of prototype multifunctional four-hole, I-shaped plate
made of resorbable composite and used for osteo-
synthesis. Multiple tests were conducted on ready-
-to-use implants and run in simulated real-working
conditions. A special customized test stand was con-
structed for the sake of this research. The model of the
osteosynthesis consisted of two rectangular pieces of
plexiglas joined together by means of the tested plate.
Durability of the physical model was mechanically as-
sessed in static uniaxial tensile, three-point bending,
one-side bending tests.

Two types of resorbable polymers (poly-L-lactide)
and two types of composites based on these polymers
were considered. The composites were modified with
a combination of two types of bioceramic: micrometric
tricalcium phosphate and nanometric hydroxyapatite.
The relation between the geometry of the plate and
its mechanical characteristics was also investigated
for all the tested materials.

The test results proved that incorporation of
bioceramic modifiers into the polylactide matrix
influences the mechanical behaviour of the tested
bone plates. The composite based on FDA approved
polylactide (PL38) revealed the strength decrease
while the Young modulus increased at the same time.
The mechanical parameters were also dependent on
the geometry of the plate (localization of a stiffening rib).
Better results were obtained for the plates with
a stiffening rib located on the upper side of the plate.
What is more, the three-point-bending test revealed
that in such a case the crack line moved away from
the critical cross section, making such a plate more
reliable.

The best parameters were achieved for the three-
-component plates (PL38/TCP/Hap) with a stiffening
rib on the upper side. They can be potentially applied
for osteosynthesis of the bones submitted with rather
low loads, e.g. craniofacial bones, metacarpal bones
or phalanges. An external stiff stabilisation (a pla-
ster cast) is recommended as an additional support
and prevention.
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Stowa kluczowe: ostoesynteza, zespolenie kost-
ne, ptytka zespalajgca, pltytka kompozytowa, ptytka
wielofunkcyjna, polimer resorbowalny, polilaktyd,
hydroksyapatyt, fosforan wapnia, wtasno$ci mecha-
niczne, parametry wytrzymatosciowe

[Inzynieria Biomateriatéw 133 (2015) 22-33]

Wprowadzenie

W obszarze chirurgii kostnej jedng z technik operacyj-
nego leczenia ztaman i nieprawidtowosci zrostu kosci jest
stabilna osteosynteza, czyli potgczenie (czasowe lub na
state) uszkodzonej tkanki kostnej poprzez wszczepienie
elementu lub zespotu elementéw stabilizujgcych odtamy
kostne na czas procesu leczenia [1]. W wiekszosci przypad-
koéw implanty takie, w formie ptytek wielootworowych, wy-
konane sg z metalu (np.: stal 316L, tytan i jego stopy) [2,3].
Po zakonczeniu leczenia konieczne jest usuniecie takich
wszczepow, gdyz mogg one powodowaé wiele reakcji nie-
pozadanych np.: stany zapalne, uczulenia czy potencjalnie
grozne procesy korozyjne [4-9].

Ze wzgledu na specyficzne warunki, w jakich ptytki muszg
pracowac wymagana jest mozliwie najwieksza biozgodnos¢
oraz odpowiednio dobrana charakterystyka mechaniczna,
zblizona do charakterystyki leczonej kosci. Metalowe im-
planty kostne cechujg sie wysokimi parametrami mechanicz-
nymi, w tym wysokim modutem Younga, ktory wielokrotnie
przewyzsza modut kosci. Z powodu niedopasowania tego
parametru czesto pojawia sie tzw. efekt przesztywnienia
powodujgcy odcigzenie odbudowujacej sie tkanki kostnej
w miejscu uszkodzenia i tym samym, zgodnie z prawem
Wolffa, zatrzymanie procesow jej regeneracji [10]. Z tego
powodu prowadzi si¢ szeroko zakrojone badania majgce na
celu eliminowanie materiatdw metalowych i zastepowanie
ich innymi o lepiej dopasowanych parametrach mechanicz-
nych. Wymagania takie spetnia grupa polimeroéw resorbo-
walnych, do ktérych nalezg m.in. PLA, PGLA, PGA, PHB.
Dodatkowo zastosowanie materiatéw biowchtanialnych
umozliwia zmiane charakterystyki mechanicznej uktadu
kos¢-implant w czasie regeneracji i tym samym pozwala na
dopasowanie jej do procesu zrostu kostnego. Eliminuje to
réwniez problem ciata obcego i ograniczonej biozgodnosci
po osiggnieciu zrostu [11-13].

Zastosowanie polimeréw biowchtanialnych, oprécz moz-
liwosci blizszego dopasowania ich parametréw wytrzyma-
tosciowych do tkanki kostnej pozwala na modyfikowanie ich
wiasciwosci i nadawanie im dodatkowych funkcji poprzez
wprowadzanie do ich osnowy dodatkéw, czyli wytworzenie
kompozytéw [14-17]. Dodatkowa korzysc to tatwosc¢ formo-
wania, zwtaszcza grupy termoplastow.

Artykut opisuje przygotowanie oraz badania wielofunk-
cyjnych kompozytowych czterootworowych ptytek zespa-
lajacych do osteosyntezy, modyfikowanych mieszaning
fosforandéw wapniowych, majgcych zastgpi¢ powszechnie
stosowane ptytki metalowe. Na podstawie opracowanych
charakterystyk mechanicznych oceniono mozliwosci wy-
korzystania i potencjalne obszary zastosowania takich
implantéw.

Keywords: osteosynthesis, bone plate, composite
plate, multifunctional plate, resorbable plate, poly-
-lactide, hydroxyapatite, tricalcium phosphate, mecha-
-nical characterisation, durability

[Engineering of Biomaterials 133 (2015) 22-33]

Introduction

One of the main surgical techniques to treat bone frac-
tures and improper osteosynthesis is a rigid fixation with
a bone plate. Such a fixation may be either time-limited or
permanent[1]. In most cases the implants are made of met-
als and alloys, e.g. surgical stainless steel or titanium [2,3].
The drawback of metal implants is the necessity of another
surgery. Namely, after the healing process of a broken bone
is completed, it is necessary to remove the implant because
it may cause swelling, irritation or potentially dangerous
corrosion [4-9].

Due to the specific working conditions of the bone plate,
it should be highly biocompatible and adequate to the place
where it is located. The implant should be also mechanically
fitted to the surrounding bone. Metal implants have high
strength and Young modulus, much higher than the natural
bone, which is not advantageous in this case. The effect
called “overstiffness” means that the bone is not properly
stimulated and the healing processes is obstructed [10].
This is the reason why scientists are trying to elaborate
new materials for bone healing applications. There is a big
group of resorbable polymers, e.g. PLA, PGLA, PLDL, PGA,
whose mechanical parameters can change during degrada-
tion and adapt to the actual “needs” of the healing bone.
When a resorbable plate is used, no additional surgery for
the implant removal is needed [11-13].

Fabrication of bone plates using resorbable polymers
offers other important advantages, too. Firstly, it is quite
easy to modify their parameters by composite preparation
[14-17]. Moreover, the injection moulding method can be
applied, making the large and cost-effective mass produc-
tion possible.

The article presents the research results on multifunc-
tional resorbable composite bone plates modified with
calcium phosphates dedicated for osteosynthesis. Such
implants are supposed to replace commonly used old-
fashioned metal ones. Our research assessed the potential
use and fields of application.
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.o Materiaty i metody badan Materials and Methods
0000
Przygotowanie materiatéw Materials preparation
Opracowany kompozyt sktadat sie z resorbowalnej The composite consisted of the two types of polymer
matrycy polimerowej - poli(L-laktydu). Zastosowano dwa matrix: medical grade poly(L-lactide) PL38 Purasorb
rodzaje polilaktydu — ,techniczny” PLLA Ingeo 3251D - (Purac) and poly(L-lactide) PLLA Ingeo 3251D (Nature
amorficzny polimer resorbowalny (Nature Works) oraz ,me- Works) not approved by FDA. A mixture of two calcium
dyczny” z dopuszczeniem FDA do zastosowan w medycynie phosphate powders was used as a modifying phase.
PURASORB PL38 (PURAC). Wprowadzono modyfikatory Micrometric B-tricalcium phosphate (Chema Elektromet)
w postaci dodatkéw bioceramicznych, ktérych tgczny udziat and nanometric hydroxyapatite (Chema Elektromet) with
objetosciowy nie przekraczat 8%. Byty to: mikrometryczny medical application approval were incorporated into the
proszek fosforanu tréjwapnia BTCP (Chema Elektromet) two types of matrix.
oraz nanometryczny hydroksyapatyt HAp (Chema Elektro- For the studies four kinds of materials were prepared:
met). Oba proszki posiadaty dopuszczenie do zastosowan poly(L-lactide) (PLA), medical grade poly(L-lactide) (PL38),
medycznych. and compositions based on both types of polymer matrix
Do badan przygotowano fgcznie osiem rodzajow probek. - PLA/TCP/HAp and PL38/TCP/HAp. Each material was
Wybrano cztery rodzaje materiatéw tj. polilaktyd techniczny formed in two geometrical shapes of the plates (FIG. 1),
(PLA), polilaktyd medyczny (PL38) oraz kompozycje oparte thus obtaining eight variants to be tested.
na obu rodzajach osnowy PLA/TCP/HAp i PL38/TCP/HAp. The injection moulding machine Multiplas V4-S-15N
Z kazdego rodzaju materiatu wykonano dwa warianty geo- with the vertical screw plastifying unit was used to fabricate
metryczne plytki czterootworowej | (RYS. 1). the plates. Granulates and ceramic powders were dried in
Do wytworzenia prébek zastosowano wtryskarke pio- a laboratory incubator (37°C/24 h). The components of the
nowg Multiplas V4-S-15N wyposazong w slimakowy ukfad composite were weighed using the analytical scale +0.001 g;
uplastyczniajacy. Granulaty polimerowe oraz proszki bioce- RADVAG-PS 360/C/2. The proper amounts were mixed by
ramiczne suszono w cieplarce laboratoryjnej w temp. 37°C shaking and the mixture was inserted into the feed hopper
przez 24 h. Sktadniki kompozytéw w odpowiednio odwazo- of the moulding machine. The mixture got plasticized and
nych proporcjach (waga analityczna +0,001 g - RADWAG homogenized by means of the rotating screw at the tem-
PS 360/C/2) wymieszano wstepnie poprzez wstrzgsanie. perature of about 200°C. Next it was injected into the mould
Przygotowang mieszanke zasypywano do leja podawczego (the technological parameters presented in TABLE 1). The
wtryskarki. W temp. ok. 200°C ruchem obrotowym slimaka material was cooled for 10 s before opening the mould.

homogenizowano uplastyczniony wsad, ktéry nastepnie

wtryskiwano do formy (dane technologiczne zamieszczono a) B

w TABELI 1). Przed otwarciem formy stosowano 10 sekun- ™

dowy okres chtodzenia tworzywa w celu jego konsolidacji.

Charakterystyka ptytek typu | —E} () ()
Otrzymano ptytki czterootworowe typu | (dt. 29 mm,

szer. 7 mm, gr. 2 mm, $rednica otworu 3 mm, stozkowe
gniazdo pod teb $ruby mocujacej). Z kazdego rodzaju B
materiatu wykonano dwa warianty geometryczne réznigce S
sie miedzy sobg potozeniem zeberka wzmacniajgcego. b L
RYS. 1 przedstawia projekt konstrukcyjny przygotowa- )

nych ptytek i réznice w ich przekrojach poprzecznych.

RYS. 1. Prototypowa plytka i jej przekréj poprzeczny: ‘@% @D @2 @%

a) typu N; b) typu R.
FIG. 1. Prototypes of the plate and their cross-section: A-A
a) N type; b) R type.

B-B

TABELA 1. Parametry technologiczne otrzymywania (wtrysku) czterootworowych ptytek I.
TABLE 1. Technological parameters of injection moulding process to fabricate the four-hole I-shaped plates.

Temperatura / Temperature o Czas
. [°C] Cisnienie* Przeptyw  Czas wtrysku .
Materiat " D chtodzenia
Materi Pressure Flow Injection time o
aterial Strefa 1 Strefa 2 Strefa 3 z 0 Cooling time
[kg/cm?] [%] [s]
Zone 1 Zone 2 Zone 3 [s]
(ZD m PLA 160 165 168 80 60 5 10
_ I | I PLA/TCP/HAp 165 170 175 80 60 5 15
07y PL38 215 210 210 80 60 5 10
I
w < PL38/TCP/HAp 200 185 185 80 60 5 10
L * cisnienie w ukfadzie hydraulicznym wtryskarki (Slimaka)
= 2 * the pressure in the hydraulic system of injection molding machine (perpetual screw)
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Zastosowano nastepujgce oznaczenie: ptytka | typu N po-
siadata zeberko wzmacniajgce po stronie mocowania do
odtamu kostnego, natomiast w ptytce | typu R po stronie
przeciwne;.

Plytka | posiada cztery otwory. Dzieki nim, za pomocg
Srub lub wkretéw, moze zosta¢ ona przymocowana do
uszkodzonej kosci, prostopadle do ztamania, po obu jego
stronach.

Metody badan

Badania laboratoryjne implantéw powinny by¢ realizo-
wane w taki sposéb, aby jak najlepiej odwzorowywaty wa-
runki pracy wszczepu. W tym celu przygotowano modelowe
zespolenie imitujgce dwa odtamy kostne (bloczki z PMMA
o wymiarach: 50 mm x 25 mm x 8 mm). Oddalono je od
siebie o ok. 1,5 mm symulujgc tym samym szczeline ztama-
nia. Ptytki | mocowano do bloczkéw PMMA za pomoca nie-
rdzewnych $rub z tbem stozkowym i nakretkg (M2,5 A4-70).

Zmontowane uktady poddawano badaniom mechani-
-cznym. Wyznaczano charakterystyki naprezeniowo-
-odksztatceniowe w prébach: statycznego jednoosiowego
rozciggania (RYS. 2a), tréjpunktowego zginania w ptasz-
czyznie czotowej (RYS. 2b). Przeprowadzono réwniez
testy zginania jednostronnego sztywno zamocowane;j ptytki
nazwane roboczo ,zginaniem jednostronnym” (RYS. 2c).

Plate characteristics

The materials were formed into “I-shaped” plates with ® ® ® @ & & o

four holes. Their measurements were as follows: length
— 29 mm, width — 7 mm, height — 2 mm. The diameter
of the holes was 3 mm and they were conical in shape.
The two geometrical shapes of the plates were fabricated
from each material: the N type with a stiffening rib on the
bottom surface (closer to the bone), and the R type with
a stiffening rib on the upper side. The difference between
N and R types is shown in FIG. 1. There were four holes
in each plate which were used to screw the implant to
the bone.

Methodology

The tests were conducted so as to simulate the real
working-conditions of the implant, thus a special model
of osteosynthesis was prepared. Two blocks of Plexiglas
(PMMA) measuring 50 mm x 25 mm x 8 mm were cut.
The plates were mounted on the blocks using stainless
steel screws with nuts (M2.5 A4-70). The gap between
the PMMA blocks simulating a bone fracture measured
1.5 mm in width.

Such models were tested in standard mechanical
tests: uniaxial static tension (FIG. 2a), three-point bending
(FIG. 2b) and one-side bending (FIG. 2c).

a) b)

f

c)

\4

RYS. 2. Schematy przeprowadzonych testow mechanicznych: a) statyczne jednoosiowe rozcigganie, b) tréjpun-

towe zginanie, c) zginanie jednostronne.

FIG. 2. Schemes of mechanical tests: a) uniaxial tension, b) three-point-bending, c) one-side bending.

Testy mechaniczne zaktadaty wyznaczenie: modutu
Younga (E), odksztatcenia przy maksymalnej sile (€rmay),
wytrzymato$ci na rozcigganie (R,) i tréjpunktowe oraz
jednostronne zginanie (R,).

Modele zespolenia badano w temperaturze pokojowej
na maszynie wytrzymatosciowej Zwick 1435 wyposazonej
w gtowice pomiarowg o maksymalnym zakresie obcigzenia
do 500 N sprzezonej z oprogramowaniem TestXpert v 8.1.
Testy prowadzono zgodnie z zaleceniami odpowiednich
norm: dla jednoosiowego rozciggania: PN-EN ISO 527-
1:1996: Tworzywa sztuczne - Oznaczanie wta$ciwoSci
mechanicznych przy statycznym rozcigganiu; dla tréjpunk-
towego zginania: PN-EN ISO 178:2010(E) - Tworzywa
sztuczne - Oznaczanie wtasciwosci przy zginaniu; dla jed-
nostronnego zginania sztywno zamocowanej ptytki: PN-EN
1SO 7438:2005 — Metale — préba zginania. We wszystkich
testach zastosowana predkosc¢ przesuwu trawersy wynosita
2 mm/min.

The mechanical tests were conducted to assess Young
modulus (E), deformation at maximum force (gg.,), tensile
strength (R,,), three-point bending and one-side bending
strength (R,).

All the models were tested using universal testing
machine Zwick 1435 - the velocity of 2 mm/min, room
temperature, maximum force +500 N. The applied soft-
ware was TestXpert v8.1. The testing procedures were
conducted in compliance with the standards: for uniaxial
tension PN-EN ISO 527-1:1996, for three-point bending
PN-EN ISO 178:2010(E), for one-side bending PN-EN
ISO 7438:2005.
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Ze wzgledu na ztozony ksztatt probek, inny niz norma-

® o o o o o o tywnych prébek (wiosto, belka), podczas testéw przyjeto

nastepujgce parametry geometryczne: grubos¢ ptytki to jej
najwieksza grubos¢ na przekroju b; za szerokos¢ przyjeto
najwiekszg szerokosc¢ przekroju krytycznego tzn. szerokosé
ptytki d pomniejszong o $rednice otworu mocujgcego a
(RYS. 3).

Since the tested plates were endowed with irregular
shapes, different from the normative ones (paddle or bar-
shaped), thus the specific geometrical parameters had to be
assumed: for the thickness of the plate - b, for the width of
the plate - the width d minus the diameter of the mounting
hole a (FIG. 3).

A—A 3:1

typ N/ N type

©0 ©O

A—A 3:1

typ R/ R type

(ooc;o)

RYS. 3. Parametry geometryczne ptytek | przyjete do badan mechanicznych.
FIG. 3. Geometrical parameters of the I-shaped plates assumed for mechanical tests.

Wyniki badan i dyskusja

Jednoosiowe rozcigganie

Po przeprowadzonych badaniach statycznego jednoosio-
wego rozciggania wszystkich wariantéw ptytek uzyskano
zestaw krzywych o = f(¢) (RYS. 4). Obliczono srednie
wartosci wytrzymatosci na rozcigganie R, modut Younga E
oraz odksztatcenie przy maksymalnej €¢..., i na tej podstawie
sporzgdzono odpowiednie wykresy (RYS. 5).

Results and Discussion

Uniaxial tensile test

The set of stress-strain curves o = f(¢) was obtained
from uniaxial tensile tests conducted on all the variants of
the plates (FIG. 4). The average values of tensile strength
R,,, Young modulus E and deformation at maximum force
€rmax Were calculated. The diagrams were constructed on
the basis of the results (FIG. 5).

AN

Naprezenie / Stress [MPa]

/
PL38TCPIHAD N PL38 N PLAR PL38 R
PLATCP/HAp N
PLAN PLA/TCP/HAp R
PL38/TCP/HAp R
....... I S e S 1

Odksztatcenie / Strain [mm]

RYS. 4. Zestawienie przyktadowych przebiegéw krzywych rozciggania badanych wariantéw ptytek I.
FIG. 4. Examples of the stress-strain curves of the I-shaped plates obtained in uniaxial tensile test.
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RYS. 5. Zestawienie parametrow mechanicznych badanych ptytek | w tescie jednoosiowego statycznego

rozciaggania.

FIG. 5. Comparison of mechanical parameters of the I-shaped plates obtained in uniaxial tensile tests.

Najwyzszg wytrzymatosé (typ R: 65,59 5,01 MPa; typ N:
55,59 +2,16 MPa) oraz najwiekszy zakres odksztatcenia
(typ R: 1,9 £0,11 mm; typ N: 1,29 £0,18 mm) wykazaty plytki
z czystego polimeru medycznego PL38. Wprowadzenie mo-
dyfikatorow spowodowato nieznaczne obnizenie tych para-
metréw (typ R: R,,=53,72+2,72 MPa, &, = 1,07 £0,22 mm;
typ N: R,, = 36,39 +£1,05 MPa, &, = 1,47 £0,23 mm).
W przypadku polimeru technicznego stwierdzono zaleznos¢
odwrotng. Kompozyt PLA/TCP/HAp miat wyzszg wytrzyma-
tos¢ (typ R: 47,74 +3,03 MPa, typ N: 45,51 + 2,2 MPa) niz
czysty polimer PLA (typ R: 38,53 +1,64 MPa, typ N: 45,83
+1,62 MPa) i zakres plastyczny rowniez w niewielkim stop-
niu sie zwiekszyt (typ R: z 1,30 +0,18 mm dla PLA do 1,39
10,4 mm dla PLA/TCP/HAp; typ N: z 1,53 +0,05 mm dla
PLA do 1,58 £0,23 mm dla PLA/TCP/HAp).

Stwierdzono takze wptyw geometrii ptytki na parametry
wytrzymatosciowe. Lepsze wyniki uzyskano dla ptytek
z zeberkiem wzmacniajgcym zlokalizowanym na goérnej
powierzchni (typ R). Zwigzane jest to z wielkoscig pola
przekroju krytycznego, ktére dla ptytek typu R jest o ok.
10% wigksze od pola przekroju ptytek typu N.

Z punktu widzenia dopasowania charakterystyk mecha-
nicznych badanych materiatéw do tkanki kostnej zbitej uzy-
skano zadowalajgce wyniki. Kompozytowe ptytki z osnowg
z polimeru medycznego PL38/TCP/HAp wykazujg zblizong
do kosci warto$¢ modutu Younga (typ R: 10,28 +0,26 GPa;
typ N: 11,0 £0,51 GPa), co jest bardzo korzystne ze wzgledu
na niwelowanie efektu przesztywnienia. Nizsza od kosci
wytrzymatos$¢é na rozcigganie nie dyskwalifikuje ich z poten-
cjalnego zastosowania do zespolen kostnych. Plytki takie
moga by¢ z powodzeniem stosowane w potgczeniu ze sta-
bilizacjg zewnetrzng w postaci opatrunku usztywniajgcego.

The pure medical range polymer PL38 revealed the high-
est value of the strength (R type: 65.59 +5.01 MPa; N type:
55.59 +2.16 MPa) and the highest range of plastic deforma-
tion (R type 1.9 £0.11 mm; N type: 1.29 +0.18 mm). The
incorporation of the modifiers resulted in the slight increase in
those parameters (R type: R, =53.72 £2.72 MPa, &¢,,, = 1.07
+0.22 mm; N type: 36.39 +1.05 MPa, 1.47 +0.23 mm). For
the technical polymer PLA the reverse relation was observed.
The PLA/TCP/HAp composite had a higher value of tensile
strength (R type: 47.74 £3.03 MPa, N type: 45.51 £ 2.2 MPa)
than the pure polymer PLA (R type: 38.53 +1.64 MPa, N type:
45.83 +1.62 MPa). The range of the plastic deformation
also slightly increased. Namely, for the R type it was 1.30
+0.18 mm for pure PLA, while after the TCP/HAp modifica-
tion it changed to 1.39 0.4 mm. In turn, for the N type the
value of the plastic deformation was 1.53 £0.05 mm for pure
PLA, whereas for the TCP/HAp variant it was 1.58 £0.23 mm.

Additionally, the geometry of the plate also had an influ-
ence on the strength parameters. It appeared that better
results were achieved for the plates with a stiffening rib in the
upper surface (R type). Such a phenomenon is connected
with the value of the cross section surface area which is 10%
higher for the R type as compared to the N type.

All the tested materials proved to be compatible with bone
tissue as far as their mechanical properties are concerned.
The Young modulus values for the PL38/TCP/HAp composite
plates (R type: 10.28 +0.26 GPa; N type: 11.0 £0.51 GPa)
were comparable to the bone, which is extremely beneficial in
reduction in the stress shielding effect. The tensile strength val-
ue - lower than the real bone - does not exclude the plates from
medical applications. Such implants are efficient, especially
when combined with an external stabilization e.g. a plaster cast.
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Tréjpunktowe zginanie

W celu petnego scharakteryzowania wytrzymatosci
mechanicznej prototypowej ptytki, przeprowadzono testy
tréjpunktowego zginania. Badano ptytki typu N i R ze wszyst-
kich rodzajow materiatow. Przyjeto wymiary probek zgodnie
z zatozeniami zamieszczonymi w rozdziale "Metody badan".

Modelowe zespolenie tj. ptytke | przymocowang Srubami
do bloczkéw PMMA umieszczono na stanowisku badaw-
czym i poddano obcigzeniu zginajgcemu (RYS. 6). Odle-
gtos¢ miedzy podporami wynosita 50 mm. Czoto stempla
ustawiono doktadnie w potowie dtugosci plytki. Predkosé
przesuwu stempla wynosita 2 mm/min.

Przyktadowe charakterystyki naprezeniowo-odksztat-
ceniowe uzyskane w testach przedstawiono na RYS. 6.
Srednie warto$ci maksymalnej sity F,..,, odksztatcenia przy
maksymalnej sile €., wytrzymatosci na trojpunktowe
zginanie R, oraz modutu Younga E pokazano na RYS. 7.

Stwierdzono, podobnie jak przy testach statycznego
jednoosiowego rozciggania, ze wprowadzenie dodatkéow
do PLA wzmocnito i poprawito odksztatcalnos¢, a w przy-
padku PL38 nieznacznie obnizyta sie wytrzymatosc¢, zas
zakres odksztatcenia plastycznego zmniejszyt sie prawie
trzykrotnie. Lepsze wyniki uzyskano dla ptytek z zeberkiem
wzmacniajgcym po stronie gornej (typ R). Ptytka PL38/TCP/
HAp R posiadata wytrzymato$¢ na tréjpunktowe zginanie
(143,29 £10,49 MPa) zblizong do wytrzymatosci kosci.
Jej modut Younga (21,87 £3,29 GPa) w niewielkim stopniu
przewyzszat modut sztywnosci kosci, jednak réznica ta
miesci sie w akceptowalnym zakresie.

Na RYS. 9 przedstawiono przyktadowe ptytki po tescie
tréjpunktowego zginania. W obu przypadkach widoczne
jest pekniecie na spodniej stronie, jednak wszystkie ptytki
zachowaty spojnos¢ i nie dochodzito do catkowitej dekohezji.
Zauwazalna jest roznica w wielkosci odksztatcenia roznych
materiatow (kat). Dla ptytki PL38 jest on znacznie wiekszy niz
w przypadku ptytki z kompozytu PL38/TCP/HAp (RYS. 8).

Three-point bending test

Three-point bending test was conducted in order to
characterize the mechanical strength of the prototype
plates. All the geometrical and material variants of the
plates were examined.

The model osteosynthesis underwent the three-point
bending test (FIG. 6). The distance between the supporting
points measured 50 mm. The axis of the bending punch
was exactly in the middle of the plate’s length. The speed
of the punch was 2 mm/min.

The representative strain-stress characteristics are
presented in FIG. 6. The average values of maximum
bending force F,..,, deformation at the maximum force €¢,.,
and Young modulus E are shown in the diagrams (FIG. 7).

In general, the incorporation of the bioceramic modi-
fiers into the polymer matrix improved both the tensile
strength and plasticity. The best results were obtained for
the PL38/TCP/HAp R type plate. Its three-point bending
strength was 143.29 +10.49 MPa — the value similar to
that of bone. Young modulus 21.87 +3.29 GPa was only
slightly higher than the one of the bone, but still within the
acceptable range.

In FIG. 9 the examples of the damaged plates are
presented. In both geometrical cases (R and N types)
the crack is localized on the bottom surface of the plate.
None of the damaged samples broke apart. The different
range of the deformation angle, wider for the PL38/TCP/
HAp plate is visible (FIG. 8).
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RYS. 6. Przykladowe przebiegi krzywych zginania tréjpunktowego.
FIG. 6. Examples of the stress-strain curves of the I-shaped plates obtained in three-point-bending tests.

Z ommm® 0 00000 0000000000000 000006000000060000000000

L



29

250 30 000000
. Ltyp N/ N type Mtyp N/ N type
= 00 Htyp R/ R type 2 Htyp R/Rtype
£ % o ko$¢ / bone s 2 . M kos¢ / bone
g 3
© § © 150 T 53 ©
c s o on
9es > E® 15
Sc N S o 1
2EY w 3 2w 1
ES S 3 10
o8 == |
= 50
; 5 I - ‘
0 o
D
N R P
& & &\ & & o
RN SO SN
Q Qv Q\y. Q\?’ ¥
14
© 40 Lityp N/ N type 1
%'U 35 3 = | Lityp N /N type
T8 Htyp R/Rtype E‘QQ ]
£ - Qs §'§ - Htyp R /R type
c — 27T
gBZ > l cSEE 5
= C ©
x O x ]
°8 g 20 T © ;g g s
SEETL 15 P LR/ ]
s 2 $Ec°
5‘.5 10 . o E g ]
2
= 5 @
= 0 0
QS S
Q\y. R \Q&’ \Q&‘
& S
¢ o
Q\y Q\?’

RYS. 7. Zestawienie charakterystyk mechanicznych pytek | uzyskanych w probach tréjpunktowego zginania.
FIG. 7. Comparison of mechanical parameters of the I-shaped plates obtained in three-point bending tests.
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RYS. 8. Przyktadowe ptytki | typu Rz PL38 i PL38/TCP/HAp po tescie tréjpunktowego zginania. Ptytka kompozy-
towa osiggneta znacznie mniejsze odksztalcenie plastyczne - wyraznie mniejszy kat.

FIG. 8. Examples of the I-shaped type R plates made of PL38 and PL38/TCP/HAp after three-point bending test.
Lower plastic deformation of the composite plate was recorded.
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Dodatkowo zaobserwowano zalezno$¢ lokalizacji linii

® o e o o o o pekniecia i potozenia zeberka wzmacniajgcego. W przypad-

ku ptytek z zeberkiem na dole (typ N) (RYS. 9a), pekniecie
przebiegato w obszarze otworu mocujgcego blizszego
szczelinie imitujgcej pekniecie kosci i przechodzito ono nie-
mal doktadnie przez przekroj krytyczny. Ptytki z Zzeberkiem
na goérze (typ R) (RYS. 9b) pekaty w miejscu przytozenia sity
zginajgcej — w potowie ich diugosci. Charakterystyki pekania
byly niezalezne od rodzaju materiatu z jakiego wykonana
byta ptytka. Tym samym jednoznacznie potwierdzono, ze
czynnikiem decydujgcym o lokalizacji linii pekniecia jest
geometria ptytki.

Taking into consideration the spot of the crack, it was
revealed that the position of a stiffening rib was essential,
regardless of the material. In the N type plates the crack
propagated through the critical cross section (through the
hole) (FIG. 9a), whereas in the R type the crack occurred
in the middle of the plate (FIG. 9b). The process of the
plate fracture does not depend on the type of plate ma-
terial. Thus it confirms that the shape of the plate is the
factor that influences the fracture characteristics, not the
type of the material.

b)

RYS. 9. Przyktady prébek po tescie trojpunktowego zginania: a) typ N; b) typ R. Widoczna réznica w lokalizacji
linii peknigcia. Charakterystyka przebiegu peknigcia dla ptytek z kompozytu taka sama jak z czystego techni-

cznego polimeru.

FIG. 9. Examples of the plates after three-point-bending test: a) N type; b) R type. There is a different localiza-
tion of the crack line, depending on the plate type (N or R) but regardless of the material. Similar results for

composite and pure polymer plates were revealed.
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Jednostronne zginanie

Testy jednostronnego zginania miaty na celu weryfika-
cje sposobu mocowania implantu, ktéry realizowany jest
poprzez przykrecenie ptytki do kosci kolejnymi (jedna po
drugiej) Srubami/wkretami. Tym samym konieczne jest okre-
Slenie dopuszczalnych sit zginajgcych (doginajgcych) oraz
zakresu odksztatcen, ktére nie powodujg jej uszkodzenia.
Zebrane w testach wyniki przedstawiono w postaci zbior-
czego wykresu z przebiegami krzywych zginania wszystkich
wariantéw badanych ptytek (RYS. 10). Obliczone warto-
Sci $rednie poszczegdlnych parametréw wyznaczanych
w probie przedstawiono na wykresach (RYS. 11).

One-side bending 31
For the sake of the fixation procedure the one-side ® @ @ @ @ @ o

bending test was conducted. During the test only one half

of the plate was firmly fixed. The other half (the loose one)

was loaded to establish the safe range of the bending force

without damaging the plate. All the variants of the plates

were tested and the summary of the results is presented

in FIG. 10. The average values of all the calculated param-

eters are shown in the diagrams (FIG. 11).
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RYS. 10. Przykladowe krzywe zginania jednostronnego ptytek I.
FIG. 10. Examples of one-side bending stress-strain curves of the I-shaped plates.

Parametry mechaniczne uzyskane w tych préobach co do
przebiegéw krzywych zginania i ich charakteru sg zbiezne
z uzyskanymi w probie trojpunktowego zginania. Wptyw
dodatkéw i réznice w geometrii ptytek dajg analogiczne
rezultaty. Jedyna réznica to wartosci modutu Younga, ktére
w przypadku zginania jednostronnego sg o rzgd wielkosci
mniejsze niz w probie tréjpunktowego zginania. Moze byé
to spowodowane rézng dtugoscig ramienia dziatajgce;j sity.
W przypadku tréjpunktowego zginania probki byty sztywno
zamocowane Srubami przez wszystkie otwory. Tym samym
odcinek podlegajacy faktycznemu zginaniu byt odlegtoscig
pomiedzy punktem podparcia a czotem stempla (25 mm).
Podczas jednostronnego zginania ptytka byta sztywno
zamocowana tylko z jednej strony, dwoma srubami. Druga
potowa ptytki nie byta podparta, a 0$ stempla realizujgce-
go nacisk przechodzita przez $srodek najdalszego otworu
(RYS. 10). Na poczatku testu ramie zginajgce miato dtugos¢
ok. 13 mm. Ponadto czoto stempla w trakcie odksztatcania
mogto sie swobodnie przesuwacé po powierzchni ptytki
zwiekszajgc tym samym dtugo$¢ ramienia zginajgcego
(nawet do 16 mm), podczas gdy w probie tréjpunktowego
zginania takiej mozliwosci nie byto i ramie zginajgce miato
caly czas takg samg dtugosc.

The deformation curves of the plates obtained in the one-
side and three-point bending tests showed similar charac-
teristics. The incorporation of the modifying phase and the
differences in the geometry of the samples also revealed
analogical effects. The only deviation observed was in the
value of Young modulus. In the one-side bending test the
obtained value was much higher than the one from the three-
point bending test. A possible reason for such a phenome-
non might be connected with the length of the bending arm.
For the three-point bending test the rigid fixation was ap-
plied (including all four holes) and the length of the bend-
ing arm measured 25 mm. For the one-side bending test
only one half of the plate was fixed with two screws and
the load was applied to the loose segment of the plate
(FIG. 10). During the deformation the punch could slip down
the plate, that is why the bending arm length changed from O
13 mm to 16 mm.
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RYS. 11. Zestawienie wynikéw uzyskanych w prébie jednostronnego zginania.
FIG. 11. Comparison of mechanical parameters of the I-shaped plates obtained in one-side bending tests.

Podsumowanie

Na podstawie przeprowadzonych badan i analiz stwier-
dzono, ze dodatek ceramiki do polilaktydu technicznego
PLA powodowat obnizenie wytrzymatosci i jednoczesnie
uplastyczniat materiat. Dla polilaktydu medycznego PL38
wraz z wprowadzeniem dodatkow bioceramicznych za-
rejestrowano zmniejszenie zarowno wytrzymatosci, jak
i plastycznosci. Ponadto ujawniono wptyw geometrii ptytki.
Lepsze wyniki uzyskano dla ptytek z zeberkiem wzmac-
niajgcym zlokalizowanym na powierzchni gornej (typu R).
Wykazywalty one trzy razy wyzszg wytrzymatos¢ w poréwna-
niu z ptytkami z zeberkiem wzmacniajgcym po stronie dolnej
(typu N). Lokalizacja zeberka wptywata takze na charakter
linii pekniecia podczas tréjpunktowego zginania. Réwniez
w tym przypadku lepsze wyniki uzyskano podczas testow
ptytek typu R. Pekniecia pojawiaty sie zawsze w potowie
diugosci ptytki, a nie w przekroju krytycznym.

Odnoszac sie do danych literaturowych dotyczgcych
charakterystyk mechanicznych kosci zbitej (wytrzymatosé
na rozcigganie 80-120 MPa, modut Younga E 7-20 GPa;
w prébie zginania wytrzymatos¢ 130-240 MPa i modut
Younga E 9-16 GPa) [18] i poréwnujgc je z wartosciami
uzyskanymi w testach, mozna stwierdzic, ze badane plytki
znajdg zastosowanie do zespolen odtaméw kostnych,
goéwnie w obszarach, ktdre nie sg narazone na zbyt duze
obcigzenia mechaniczne np.: w obrebie twarzoczaszki czy
kosci krotkich reki.

Pewien zakres sprezystosci cechujacy ptytki umoz-
liwia mikroruchy odtaméw, niwelujgc jednoczesnie
efekt przeszytwnienia zespolenia oraz zapewnia odpo-
wiedni rozktad naprezen w odbudowujgcej sie kosci.

Summary

The conducted tests and analysis of the results revealed
that modification of the technical polylactide PLA with ce-
ramics caused its tensile strength decrease, although at the
same time it plasticized the material. On the other hand, the
medical grade polylactide PL38 underwent the decrease in
both strength and plasticity after the modifier application.
Moreover, the geometry of the plate proved to be a key
factor. More promising results were obtained for the plates
with a stiffening rib on the upper side (R type). Such plates
were three times more durable than the plates with a rib on
the bottom side (N type). The location of a stiffening rib also
influenced the characteristics of the crack occurring during
the three-point bending test. Here the better results were
also obtained for the R type plates, as the crack appeared
always in the middle of the plate, but not in the critical cross
section.

In comparison to the literature data concerning the me-
chanical characteristics of cortical bone (tensile strength 80-
120 MPa and Young modulus 7-20 GPa; bending strength
130-240 MPa and Young modulus E 9-16 GPa) [18] our
results confirm that the tested plates may be applied for
osteosynthesis, mainly in the areas exposed to low loads,
e.g. the craniofacial bones, metacarpal bones or phalanges.

A certain range of elasticity of the plate allows micro-
movements of the bone fragments hence stresses are
distributed on the healing bone and stress shielding effect
is annihilated. Although active ceramics incorporated into
the polylactide matrix slightly lower its mechanical proper-
ties, they are also released on the site of the recovery.
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Wprowadzone do polilaktydu aktywne dodatki ceramiczne,
co prawda obnizajg nieznacznie jego wiasciwosci mecha-
niczne, jednak zgodnie z doniesieniami literaturowymi wraz
z resorbujgcg matrycg bedg uwalniane w leczonym miejscu.
Tym samym bedg wptywaé korzystnie i przyspieszajgco na
procesy zdrowienia i odbudowy ciggtosci tkanki kostnej.
Zatem oprocz mechanicznego pozycjonowania odtamow
kostnych ptytka bedzie posiada¢ dodatkowg funkcje wspo-
magajgcg leczenie ztamania.

Dodatkowg przestankg przemawiajgcg na korzysc¢
stosowania kompozytowych ptytek do zespolen kostnych
jest fatwos¢ ich formowania, zwlaszcza przy zastosowaniu
metody wtrysku, ktéra cechuje sie duzg wydajnoscia, po-
wtarzalnoscig procesu, wysokg doktadnoscig i tolerancjg
wymiarowg, wysokim stopniem homogenizacji materiatu
oraz mozliwoscig wytwarzania wyprasek o skomplikowa-
nych ksztattach. Dzieki zastosowaniu wtryskarki, w jednym
procesie, otrzymuje sie ptytke gotowg do implantacji bez
koniecznos$ci zastosowania obrébki wykanczajgcej, co przy
produkcji masowej, przektada sie bezposrednio na niski
jednostkowy koszt produkciji. Biorgc powyzsze pod uwage
mozna stwierdzi¢, ze wielofunkcyjne ptytki kompozytowe
bedg stanowi¢ silng konkurencje dla powszechnie stoso-
wanych ptytek metalowych.
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Apart from the mechanical stabilization of the bone frag-
ments, they facilitate the healing process and regeneration
of the bone tissue.

The formability and the possibility of the composite fab-
rication is an additional advantage of injection moulding.
This technique is also characterized by high efficiency,
repeatability, precision, high level of the homogeneity of
the material, and finally — the possibility to fabricate the
plates with irregular shapes. When the injection moulding
technique is applied, the ready-to-use implant is obtained.
No final post-processing treatment is necessary, which
makes the mass production economical. Taking into account
all the above, it may be claimed that multifunctional resorb-
able composite plates may easily compete with commonly
used metal implants.
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