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WSPOMNIENIE
O PROFESORZE
ZBIGNIEWIE SZCZURKU

15 stycznia 2006r. roku odszedt od nas na zawsze w
wieku 81 lat wybitny patomorfolog prof. dr hab. n. med.
Zbigniew Szczurek, emerytowany profesor zwyczajny w |
Katedrze i Zaktadzie Patomorfologii w Zabrzu Slgskiej Aka-
demii Medycznej w Katowicach. Tym, dla ktorych byt bliski
z wyboru serca, przyjazni i wspolnych przekonan, zapisat
sie w pamieci nie tylko jako lekarz — przyjaciel, uosobienie
prawosci i rzetelnosci, ale takze jako cztowiek madrego,
spotecznego zaangazowania. W swoim zyciu akademickim
petnit wiele funkcji, w tym Prodziekana i Dziekana Wydzia-
fu Lekarskiego w Zabrzu SAM .

Lekarz, humanista, cztowiek o szerokim wachlarzu zain-
teresowan, nie tylko zwigzanych z jego pracq naukowa, ale
réwniez dotyczgcych réznych dziedzin zycia. To Jego bar-
dzo wnikliwe badania histopatologiczne otwarty droge dla
medycznych aplikacji materiatow weglowych. Wtdkna we-
glowe | kompozyty wiele Mu zawdzieczajg. Niewatpliwie
wspotpraca z Profesorem i Jego zespotem miata istotny
wptyw na nowe kierunki badan w obszarze biomateriatow.

Od samego poczatku brat udziat w corocznej konferen-
¢ji "Biomateriaty w medycynie i weterynarii" organizowanej
w Rytrze. Byty to spotkania 2 grup ludzi — przedstawicieli
S$rodowisk medycznych i technicznych, ktérzy moéwili réz-
nymi jezykami, méwili o problemach nie do kornca zrozu-
miatych dla obu stron. Najwiekszym sukcesem pierwszych
spotkan byto ustalenie wspdlnego jezyka, ustalenie i zrozu-
mienie pewnych definicji i pojec, otwarcie drogi do owocnej
dyskusji i wtasciwych wnioskéw. | tutaj objawita sie jakby
pierwsza rola prof. Szczurka, rola nauczyciela srodowiska
technicznego z zakresu pojec histopatologicznych, rola oso-
by integrujgcej Srodowiska techniczne i medyczne.

Zasadnicza rola to jednak rola analityczna pozwalajgca
ocenic reakcje tkankowe i komérkowe na wprowadzony do
organizmu zywego obcy materiat jakim byt implant. Najwiek-
Sza trudno$c w interpretacji wynikata z innego charakteru

stosowanych implantow. Dotychczasowa praktyka dotyczyta
gtownie implantéw metalicznych, w tym obszarze opraco-
wane juz byty standardy i procedury postepowania.

Nowe biomateriaty, ktore pojawity sie w latach 80-tych i
90-tych to materiaty weglowe, polimerowe, ceramiczne iich
kompozyty. Materiaty te wykazywaty rozne zachowanie bio-
logiczne, niektére z nich ulegaty czesciowej degradacji, inne
byty w petni resorbowalne. Co wiecej w ramach poszcze-
golnych grup materiatéw istniato wiele odmian o réznym
Sktadzie chemicznym, roznych wiasciwosciach, réznej struk-
turze. Wszystko to utrudniato ocene reakcji tkankowych i
bardzo tatwo byto o btedy. Staranno$c¢i wnikliwo$c tych ba-
dan byta tu cechg nadrzedng. Trzeba w tym miejscu jedno-
znacznie stwierdzic, ze prof. Szczurek byt prekursorem
badan histopatologicznych tkaneki narzgdéw po implanta-
¢ji materiatow weglowych w réznych formach i o réznym
przeznaczeniu medycznym tj. wtdkien weglowych, wtdknin
oraz kompozytow. Pozwalaty one sprecyzowac m.in. w opar-
ciu o badania reakcji tkankowych fizykochemiczne parame-
try decydujgce o biozgodno$ci tych materiatobw oraz me-
chanizmach ich oddziatywania ze Srodowiskiem biologicz-
nym. Uzyskane korzystne wyniki badan potwierdzity, ze
sukces w implantologii jest m.in. wynikiem sprzezenia zwrot-
nego pomiedzy wynikami badan fizykochemicznych i tech-
nologicznych, a wynikami badan biologicznych. Podobnie
byto w przypadku polimeréwi kompozytéw. Mozna powie-
dziec¢, ze opracowane technologie nowych materiatow im-
plantacyjnych sg rowniez udziatem prof. Szczurka i Jego
zZespotu.

Trzecim obszarem aktywno$ci Profesora byto Polskie
Stowarzyszenie Biomateriatow. Profesor byt cztonkiem-za-
tozycielem tego Stowarzyszenia, cztonkiem Rady Nauko-
wej Stowarzyszenia i czasopisma dwujezycznego "Inzynie-
ria Biomateriatow".

Mysle, ze sukcesy w opisanych obszarach dziatania
wynikaty réwniez z wielkiej osobowosci Profesora. Byta ona
spoiwem, ktére pozwolito Profesorowi spetniac tak wiele
funkcji w naszym Srodowisku, Srodowisku biomateriatow.
Jego zyczliwosc¢ i otwartos¢ do innych ludzi, zyskiwata po-
wszechny szacunek i uznanie. Wszystko to Swiadczy o tym,
ze byt wspaniatym cztowiekiem, wielkim naukowym auto-
rytetem ale i normalnym zyczliwym kolega.

Odszedt od nas cztowiek wybitny i prawy, wielce zastu-
zony dla nauki polskiej, niezastgpiony Kolegai Przyjaciel.

Na zawsze pozostanie w naszych sercach.
Zegnaj Profesorze!

Prof. dr hab. inz. Jan Chtopek

Dziekan Wydziatu Inzynierii Materiatowej i Ceramiki
Akademii Gérniczo-Hutniczej w Krakowie
Vice-Prezes Polskiego Stowarzyszenia Biomateriatow



SPIS TRESCI

ZGODNOSC STRUKTURALNO-ADAPTACYJNA
POLACZEN KOSCI Z POROWATYMI IMPLANTAMI

NA PODSTAWIE TRADYCYJNEGO JEDNOFAZO-
WEGO | WSPOLCZESNEGO DWUFAZOWEGO
POROSPREZYSTEGO MODELU
BIOMECHANICZNEGO TKANKI KOSTNEJ 1

R. UkLesewski, M. WiNiEcki, P. RoGALA

STABILIZATORY DO ALLOGENNYCH
PRZESZCZEPOW KOSTNYCH W OPERACJACH
REWIZYJNYCH | REKONSTRUKCYJNYCH

STAWU BIODROWEGO 13

J. JasiNski, B. StoboLNik, B. Woucki, L. JEZIORsKI,

M. LuBas, T.Sz. GAzpzik

BADANIA CYTOTOKSYCZNOSCI WLOKNISTYCH
TWORZYW KOMPOZYTOWYCH 15
E. Zaczynska, A. CzARNY, B. Zywicka,

E. StopoLak, M. Brazewicz

WPLYW PARAMETROW POWIERZCHNI KOMPO-
ZYTOWYCH MATERIALOW WELOKNISTYCH NA
ODPOWIEDZ KOMORKOWA 19

E. StopoLak, B. Czaskowska, T. MikoLAJCZYK,
M. Brazewicz, D. WorowskA-CzAPNIK

KONSTRUKCJA WKLADKI PROTEZY STOPY
Z MATERIALOW KOMPOZYTOWYCH 23

J. CHropPek, A. Przata, A. Bogucki

S MAT ERIAEOW.-e e

CONTENTS

ON THE STRUCTURAL-ADAPTIVE
COMPATIBILITY OF BONE WITH POROUS

COATED IMPLANTS ON THE BASE OF THE
TRADITIONAL ONE-PHASE AND THE MODERN
TWO-PHASE POROELASTIC BIOMECHANICAL
MODEL OF BONE TISSUE 1

R. UkLeJewski, M. WiNIEcki, P. RoGALA

STABILIZERS FOR BONE ALLOGENIC

GRAFTS APPLIED IN REVISION

OPERATIONS AND RECONSTRUCTION

OF HIP JOINT 13

J. JasiNski, B. StopoLnik, B. WéJcki, L. JEZIORSKI,

M. Lugas, T.Sz. Gazpzik

THE STUDY OF CYTOTOXICITY OF FIBROUS
COMPOSITE MATERIALS 15
E. ZAczYnskA, A. CzARNY, B. ZYWICKA,

E. StoboLAk, M. BrazEwicz

THE EFFECTS OF SURFACE PARAMETERS
OF FIBROUS COMPOSITE MATERIALS ON
CELLULAR RESPONSE 19

E. StoboLAk, B. CzaskowskA, T. MikotAJczYK,
M. Brazewicz, D. Worowska-CzAPNIK

CONSTRUCTION OF FOOT PROSTHESIS INSERT
MADE OF COMPOSITE MATERIALS 23

J. CHroPEK, A. Przata, A. Bogucki

Streszczane w Applied Mechanics Reviews
Abstracted in Applied Mechanics Reviews

Wydanie dofinansowane przez Ministra Edukacji i Nauki
Edition financed by the Minister of Education and Science

R

ALOW

N

TERI

BI®MA

L



PERSPEKTYWY ZASTOSOWAN HYDROZELI
POLIMEROWYCH | ELASTOMEROW
TERMOPLASTYCZNYCH JAKO MATERIALOW
CHRZESTNOPODOBNYCH 27

P. Zbesiak, M. EL Fray

OCENA PARAMETROW KINEMATYCZNYCH

CHODU | EFEKTOW FIZJOTERAPII PACJENTA

PO REKONSTRUKCJI ZERWANEGO

SCIEGNA ACHILLESA NICMI WEGLOWYMI

NA PODSTAWIE TROJWYMIAROWEJ

ANALIZY RUCHU 35

W. CHwata, T. RucHLEWICZ, E. STaszkéw, R. WALASZEK,
S. BrazEwicz

WPLYW WYPELNIACZY NA WYBRANE FIZYCZNE
WLASCIWOSCI STOMATOLOGICZNYCH MATE-
RIALOW KOMPOZYTOWYCH 42

J. Karas, L. CiotEk

ANTYBAKTERYJNE DZIALANIE ZELU
BOGATOPLYTKOWEGO - BADANIA IN VITRO 46

T. BieLecki, T.S. Gazpzik, G. ZIOLKOWSKI,
M. PomoRskA-WESOLOWSKA

WPLYW AUTOGENNYCH CZYNNIKOW WZROSTU
Z PLYTEK KRWI NA PROCESY GOJENIA TKANKI
KOSTNEJ — DONIESIENIE WSTEPNE 50

A. CiesLik-BIELECKA, T. BIELECKI,
T.S. Gazpzik, T. CIESLIK

OCENA WPLYWU AUTOGENNYCH CZYNNIKOW
WZROSTU ZAWARTYCH W ZELU
BOGATOPLYTKOWYM NA PROCESY GOJENIA
TKANEK U PACJENTOW PO PRZEBYTYCH
ZABIEGACH CYSTEKTOMII W ZUCHWIE 54

A. CieSLIK-BiELECKA, T. BIELECKI,
T.S. Gazpzik, T. CIESLIK

POROWNANIE WGAJANIA MATERIALU

THE PERSPECTIVES OF POLYMERIC

HYDROGELS AND THERMOPLASTIC

ELASTOMERS AS ARTILAGE-LIKE

MATERIALS 27

P. Zpesiak, M. EL Fray

ASSESSMENT OF KINEMATICS PARAMETERS

OF LOCOMOTION AND PHYSIOTHERAPIC

EFFECTS IN SUBJECT AFTER RECONSTRUCTION
OF RUPTURED ACHILLES TENDON WITH CARBON
SUTURES BASED ON THREE DIMENSIONAL -
MOTION ANALYSIS 35

W. CHwatA, T. RucHLEwICcZ, E. Staszkow, R. WALASZEK,
S. Brazewicz

THE EFFECT OF FILLERS ON PHYSICAL
PROPERTIES OF DENTAL COMPOSITE
MATERIALS 42

J. Karas, L. CiotEK

ANTIMICROBIAL PROPERTIES OF PLATELET
GEL - IN VITRO STUDY 46

T. BieLecki, T.S. Gazpzik, G. ZI6LKOWSKI,
M. PomoRSKA-WESOLOWSKA

IINFLUENCE OF AUTOGENOUS GROWTH
FACTORS FROM TROMBOCYTES ON BONE
HEALING PROCESSES - PRELIMINARY REPORT 50

A. CiESLIK-BIELECKA, T. BIELECKI,
T.S. Gazpzik, T. CIESLIK

ESTIMATION OF INFLUENCE OF GROWTH

FACTORS CONTAINED IN PLATELET GEL ON
TISSUES HEALING PROCESSES IN PATIENTS

AFTER MANDIBLE CYST REMOVING 54

A. CieSLik-BiELECcKA, T. BIELECKI,
T.S. Gazpzik, T. CIESLIK

COMPARISON OF HEALING OF ARTERIAL

TKANKOWEGO | PROTEZY NACZYNIOWEJ
DAKRONOWEJ IMPREGNOWANEJ SOLAMI
SREBRA W ZAKAZONYM SRODOWISKU 57

ALLOGRAFTS AND SILVER-COATED
VASCULAR PROSTHESIS IN INFECTED
ENVIRONMENT 57

R

tOW

A. PupkaA, P. CHUDOBA, J. SKORA, D. JANCZAK,
S. Pawrowski, P. SzyBER

A. Pupka, P. CHuDOBA, J. SKORA, D. JANCZAK,
S. Pawrowski, P. SzyBer

SMATERIA



ZGODNOSC STRUKTURALNO-
ADAPTACYJNA POLACZEN
KOSCI Z POROWATYMI
IMPLANTAMI NA PODSTAWIE
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WEGO | WSPOLCZESNEGO
DWUFAZOWEGO POROSPRE-
ZYSTEGO MODELU BIOMECHA-
NICZNEGO TKANKI KOSTNEJ

*kk

Ryszarp UkLEJEWSKI*, MARIUSZ WINIECKI**, PIOTR ROGALA

*ZAKtAD PopbsTAw BIoINZYNIERI MEDYCZNEJ | ELEKTROTECHNIKI,
INSTYTUT TECHNIKI,

AxADEMIA BypGoska IM. KaziviERzA WIELKIEGO W Bybgoszczy
**KATEDRA PobsTtaw KoNsTRUKcJI MAszyN,

POLITECHNIKA POZNANSKA

***KLINIKA ORTOPEDII AKADEMII MEDYCZNEJ IM. KAROLA MARCIN-
KOWSKIEGO W PozNANIU, ORTOPEDYCZNO-REHABILITACYJINY
SzriTAL KLiNiczNY w Poznaniu iM. W. Decl w PozNANIU

Streszczenie

Biomechaniczng konstrukcje uktadu kosc-implant,
np.: konstrukcje sztucznego stawu biodrowego cha-
rakteryzuje zespot cech materiatowych, geometrycz-
nych i dynamicznych, dobranych ze wzgledu na za-
mierzony rekonstrukcyjny cel endoprotezoplastyki.
Zagadnienie zgodnosci strukturalno-biomechanicznej
pomiedzy porowatym implantem a koscig nalezy do
kluczowych ze wzgledu na spetniang w szkielecie role.
W tym zagadnieniu nalezy w pierwszym rzedzie wy-
odrebni¢ problem zgodnosci strukturalno-adaptacyj-
nej implantéw ortopedycznych pokrytych porowatg
warstwg wierzchnig (porous coated implants) z poro-
watg tkankg kostng. Wtasciwosci strukturalno-oste-
oindukcyjne porowatych biomateriatow wspotpracu-
jacych z tkankg kostng warunkujg adaptacyjne wra-
stanie tej tkanki do przestrzeni porowej warstw
wierzchnich implantéw, co z kolei determinuje wtasci-
we i trwate umocowanie implantu w kosci. Praca za-
wiera Krytyczny przeglad opublikowanych dotgd waz-
niejszych prac badawczych dotyczgcych istotnego z
punktu widzenia inzynierii biomateriatow stosowanych
w ukfadzie kostno-stawowym cztowieka zagadnienia
zgodnoSci strukturalno-adaptacyjnej potgczenia ko$c-
implant. Wykazano, Zze zagadnienie to nie moze byc¢
W Sposob nalezyty rozwigzane na podstawie trady-
cyjnego jednofazowego modelu biomechanicznego
tkanki kostnej, a w literaturze przedmiotu brak jest
Jjednoznacznych wytycznych dotyczacych identyfika-
¢ji istotnych parametrow mikrostruktury porowatych
pokry¢ implantéw ortopedycznych. Zdaniem autorow,
wspofczesny dwufazowy porosprezysty model biome-
chaniczny tkanki kostnej stwarza w tym wzgledzie
nowe mozliwosci, ktére pozwolg na zidentyfikowanie
istotnych parametrow porostuktury, warunkujgcych
strukturalno-osteoindukcyjne wtasciwo$ci porowatych
warstw wierzchnich implantow ortopedycznych.

[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),1-13]

Wprowadzenie

Chirurgia ortopedyczna uzalezniona jest od implantowa-
nia ciat obcych zwanych implantami (lub poprawniej implan-

ON THE STRUCTURAL-ADAPTIVE |

COMPATIBILITY OF BONE WITH
POROUS COATED IMPLANTS ON
THE BASE OF THE TRADITIONAL
ONE-PHASE AND THE MODERN
TWO-PHASE POROELASTIC
BIOMECHANICAL MODEL OF
BONE TISSUE

RyszarRD UkLEJEWsKI*, MARIUSZ WINIECKI**, PIoTR RoGALA***

*DivisioN oF FUNDAMENTALS OF MEDICAL BIOENGINEERING AND
ELECTROENGINEERING, INSTITUTE OF TECHNOLOGY,

Kazimierz WiELKI UNIVERSITY, Bybcoszcz, PoLAND
**DEPARTMENT OF MACHINE DESIGN FUNDAMENTALS,

Poznan UNIVERSITY OF TECHNOLOGY, PozNAN, PoLAND
***DEPARTMENT OF ORTHOPAEDIC SURGERY

KaroL MARCINKIEWICZ UNIVERSITY OFM MEDICAL SCIENCE,
WikTorR DEGA UNIVERSITY HoSPITAL IN PozNAN, PoLAND

Abstract

The biomechanical construction of an orthopaedic
implant, e.g. construction of artificial hip joint, is char-
acterized by a set of material, geometrical and dy-
namic properties, designed to fulfill the joint recon-
struction arthroplasty reqiurements. The problem of
structural-biomechanical compatibility between porous
implant and bone is a key-question in respect to the
role performed in skeleton. At the first, in this matter,
the problem of structural-adaptive compatibility of or-
thopaedic implants porous coatings with porous bone
tissue should be stated. The structural-osteoinductive
properties of biomaterial influence the adaptive in-
growth of bone tissue into the pore space of a porous
coating, which in turn determines the proper and per-
manent fixation of the implant in its bony surround-
ings. This paper presents a critical review of the pub-
lished most significant research works dealing with
the problem of the structural-adaptive compatibility of
bone-implant fixation, important from the biomaterials
engineering view point. There is shown that the prob-
lem cannot be appropriately analysed and solved on
the base of the traditional one-phase biomechanical
model of bone tissue and that it is still lack of clearly
defined parameters of microstructure for porous coat-
ings on the bone implants. In the authors opinion, the
modern two-phase poroelastic biomechanical model
of bone tissue gives new possibilities for the identifi-
cation of the significant parameters influencing the
structural-osteoinductive properties of porous coatings
of orthopaedic implants.

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),1-13]

Introduction

The orthopaedic surgery depends on the insertion of the
implants into the human body. Implants are the medical
devices made of one or more biomaterials that is intention-
ally placed within the body, either partially or totally buried
beneath an epithelial surface [112]. They are made from
the metals and alloys, porous bioceramics, hardened plas-
tics, synthetic fibbers, soaked sponges with fluids, etc. Im-
plants replace pathologically changed or damaged tissues
of motion organs. The artificial parts of organs or entire ar-
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tatami) do organizmu cztowieka. Implantami nazywamy
wszelkie przyrzady medyczne wykonywane z jednego lub
wiecej biomateriatow, ktére moga by¢ umieszczone we-
wnatrz organizmu, jak rowniez czesciowo lub catkowicie pod
powierzchnig nabtonka, oraz ktére moga pozostaé przez
diuzszy czas w organizmie [112]. Sg to réznego rodzaju
metale oraz ich stopy, bioceramika porowata, utwardzone
tworzywa sztuczne, syntetyczne witdkna, ggbki nasgczone
ptynami, itp. Implanty zastepujg zmienione chorobowo lub
uszkodzone tkanki narzadu ruchu. Wszczepia sie sztuczne
czesci narzadow oraz cate narzady (np.: czesciowe lub cat-
kowite endoprotezy stawow). Wsrod wszczepianych implan-
téw mozna wyrdzni¢: 1) implanty tymczasowe i resorbo-
walne oraz 2) state - np.: przeznaczone dla czesciowej lub
catkowitej alloplastyki roznych stawow. Wspotczesna chi-
rurgia ortopedyczna leczy przy pomocy czesciowej lub cat-
kowitej alloplastyki stawy biodrowe [19], kolanowe [91], ra-
mieniowe [9], tokciowe [61], skokowe [49], nadgarstek [66]
oraz dtonie i palce [94]. Stosuje sie takze implanty denty-
styczne [67], implanty kosteczek ucha srodkowego [41],
kosci czaszki [83] oraz kregostupa [42]. Najczesciej stoso-
wanym zabiegiem chirurgicznym wigzacym sie z wprowa-
dzeniem do srodowiska wewnetrznego cztowieka ciat ob-
cych z zatozeniem, ze spetniajgc dtugotrwale wyznaczong
im biomechaniczng funkcje beda biologicznie obojetne,
polegajacym na zastgpieniu chorego stawu przez sztuczny
staw, jest endoprotezoplastyka stawu biodrowego. Najcze-
Sciej alloplastyki tego stawu dokonuje sie w przypadku
mechanicznych uszkodzen stawu (np.: ztamania szyjki ko-
$ci udowej), zmian zwyrodnieniowych, nadmiernej niesta-
bilnosci, wrodzonej wady stawu biodrowego (np.: dyspla-
zja stawu biodrowego), jatowej martwicy gtowy kosci udo-
wej oraz osteoporozy [19, 70]. Wtasciwy dobér endoprote-
zy stawu biodrowego jest kompromisem miedzy warunka-
mi klinicznymi (np.: warunki anatomopatologiczne pacjen-
ta) a biomechanicznymi (np.: wzajemne relacje sztywnosci
trzpien-kos¢) [6, 7, 60, 70]. Alloplastyka stawu biodrowego,
mimo ze jest najcze$ciej stosowanym na Swiecie zabiegiem
wszczepiania implantéw, nadal stwarza wiele trudnosci w
ocenie prawidtowego doboru implantu i jego osadzenia w
miejscu chorego stawu. Z biomechanicznego punktu widze-
nia zasadniczym problemem w catkowitej endoprotezopla-
styce stawu biodrowego jest zagadnienie zgodnosci struk-
turalno-biomechanicznej implantu z koscia, ktére polega na
wytworzeniu wiasciwych relacji pél naprezen w bezposred-
nim otoczeniu kosci wokét implantu oraz wyborze nieza-
wodnej metody utwierdzenia implantu w kosci.

Brak zgodnosci strukturalno-biomechanicznejimplantow
z tkankg kostng prowadzi do niepozadanych zjawisk bio-
mechanicznych, tj. patologiczna przebudowa tkanki kost-
nej w rejonie przecigzenia, tzw. stress bypass czy resorp-
cja (zanik) tkanki kostnej (osteoliza) w wyniku powstawania
zerowych stref odksztatcen w kosci, tzw. stress shielding.
Rozprzestrzenianie sie tych zjawisk w otoczeniu implantu
prowadzi do ostabienia rozwazanego potgczenia i powsta-
nia mikroruchoéw generujgcych bdle, co w nastepstwie po-
woduje obluzowanie komponentdéw endoprotezoplastyki
oraz jej znaczng destrukcje po usunieciu implantu (RYS.1).
Wymusza to nieustanng ewolucje kolejnych generacji im-
plantow kostnych, tj. poszukiwanie coraz to nowszych roz-
wigzan konstrukcyjnych implantow, ktére majg na celu ogra-
niczenie powiktan lokalnych i ogodlnoustrojowych alloplastyk
stawow. Wszczepienie pacjentom ze zmianami zwyrodnie-
niowymi stawu biodrowego endoprotezy pozwala w 90%
przypadkéw na powrét do normalnego zycia pozbawione-
go bélu zwigzanego z dolegliwoscig chorego stawu, pozwala
na wznowienie pracy, a czasem nawet na powroét do aktyw-
nego uprawiania sportu, na okres od 10 do 20 lat, kiedy to
w wyniku obluzowania komponentéw alloplastyki stawu

tificial organs can be implanted (e.g. partial or total joint
endoprostheses). Among implants we can distinguish: 1)
temporary and resorbable implants and 2) permanent im-
plants - designed for partial or total arthroplasty of various
joints. Modern orthopaedic surgery uses total or partial ar-
throplasty in treatment of hips [19], knees [91], shoulders
[9], elbows [61], ankles [49], wrists [66] hands and fingers
[94]. Dental implants [67], middle-ear implants [41] skull [83]
and vertebral [42] implants are also used. The most often
performed orthopaedic surgery involving the insertion of the
implants into human organisms, which have to fulfil their
long-term function and remain biologically compatible, is
THA (Total Hip Arthroplasty). THA treats the pathologically
changed joints. THA is performed for mechanical damages
of joint (e.g. fracture of neck of the femur), degenerative
changes, excessive joint instability, congenital joint defect
(e.g. dysplasia of hip joint), aseptic necrosis and osteoporo-
sis [19, 70]. THA is compromised between clinical condi-
tion of a patient and biomechanical compatibility of bone-
implant (stress-strain relations in bone-implant interfacing
region) [6, 7, 60, 70]. THA is the most often performed or-
thopaedic surgery, though still generates many problems in
bone-implant interface. From the biomechanical point of view
the fundamental problem in THA is the problem of struc-
tural-biomechanical compatibility of bone-implant interface,
which consists in striving for appropriate stress-strain char-
acteristics in bone-implant interface and in the selection of
a reliable fixation method.

The lack of the structural-biomechanical compatibility of
bone-implant fixation leads to undesirable biomechanical
effects (e.g. stress bypass or stress shielding) producing
non-physiological remodelling of bone or bone osteolysis
following further insufficiency, e.g. loosening of artificial joint
components, sometimes leaving bone in extensive destruc-
tion (FIG.1). This necessitates research on newer implant
solutions, i.e. permanent evolution of more advanced gen-
erations of bone implants due to minimize the complica-
tions in THA. The implantation of endoprostheses in 90%
of cases allow patients to return to normal life activity for
10-20 years without suffering pain, come back to work and
sometimes even to sport activity. Further a revision surgery

RYS. 1. Obraz radiologiczny zniszczen w obrebie
blizszej potowy kosci udowej po usunieciu
endoprotez trzpieniowych z powodu ich
obluzowania i resorpcji kostnej na skutek zjawiska
stress shielding (materiat wtasny).

FIG. 1. Roentgenogram of destruction in femoral
bone with bone resorption caused by stress
shielding leading to loosening of components of
the endoprosthesis (own material).
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zachodzi koniecznos¢ operacji rewizyjnej [70].
Polaczenie kosci z implantem

Najwiekszym i nieodtagcznym problemem catkowitych
alloplastyk r6znych stawéw jest doprowadzenie do powsta-
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RYS. 2. Komponenty i
elementy catkowitej
endoprotezy stawu
biodrowego [19].
i FIG. 2. Generic total
COMPONENT hip arthroplasty
| rocaon device, showing
components and
elements [19].
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nia niezawodnego i trwatego potaczenia implantu z koscig
oraz utrzymanie optymalnej wspotpracy w strefie kontaktu
pomiedzy nimi, zarébwno na poziomie tkankowo-biomate-
riatowym, w postaci biointegracji tkanki z biomateriatem, jak
i na poziomie narzadu, w postaci przywrécenia funkcji ukta-
du kostno-stawowego [79]. W przypadku catkowitej allopla-
styki stawdéw dgzenie do uzyskania trwatego potaczenia
implantu z koscig byto i jest czynnikiem wymuszajacym nie-
ustanng ewolucje kolejnych rozwigzan konstrukcyjnych
endoprotezoplastyk.

Endoproteza przeznaczona do catkowitej alloplastyki sta-
wu biodrowego skfada sie z dwoch podstawowych kompo-
nentow (udowego i panewkowego) wyposazonych w trzy
elementy funkcyjne kazdy (RYS. 2).

Zaréwno panewkowy jak i udowy komponent zawierajg
nastepujace 3 elementy:

— element odwzorowujacy, ktéry odwzorowuje wtasciwosci
i geometrie gniazda panewki w przypadku komponentu
panewkowego oraz element odwzorowujacy wtasciwosci i
geometrie gtowki kosci udowej w przypadku komponentu
udowego;

— element kotwiczacy, ktéry zamocowuje odtworzong po-
wierzchnie stawowg w okolicy okotopanewkowej w przy-
padku komponentu panewkowego oraz element mocujacy
powierzchnig trzpienia endoprotezy do blizszej czesci ko-
$ci udowej w przypadku komponentu udowego;

— element strukturalny, ktéry ma za zadanie taczy¢ element
odwzorowujgcy z elementem kotwiczgcym oraz utrzymy-
wacé w przeznaczonej relacji pomiedzy nimi.

Podczas gdy kazdy z wyszczegolnionych komponentow
moze mie¢ wiecej niz jedng fizyczng czesé, kazda z tych
czesci moze by¢ przypisana do jednego albo wiecej z wy-
szczegolnionych elementow funkcyjnych. Dlatego tez za-
mocowany polimetakrylometylowym cementem, metalowy,
jednoczesciowy ("monoblock") komponent udowy zawiera
te same trzy funkcyjne elementy, co ztozona wieloczescio-
wa proteza z metalowym trzpieniem, posiadajaca kotwicza-
ce podktadki, wypetniajace kotnierze lub kliny, hydroksy-
apatytowg warstwe pokrywajaca trzpien oraz ceramiczng
gtéwke [19]. Podstawowymi elementami sktadowymi endo-
protezy sg zazwyczaj: trzpien, gtéwka i panewka.

Wiasciwe zatozenie i funkcjonowanie endoprotezy sta-
wu biodrowego obejmuje trzy niezalezne zagadnienia: (1)
mocowanie panewki w kosci miednicy, (2) niezawodng prace
przegubu gtéwka-panewka, (3) mocowanie trzpienia endo-
protezy w kosci udowej. Wedtug Parka [78] wyrdznia sie
trzy gtdbwne metody mocowania poszczegoélnych elemen-
téw sztucznego stawu: (1) mechaniczne - uzyskane przez
potaczenie wciskane z dopasowaniem (tzw. press-fitting)

is often required, as a result of loosening of THA compo-
nents [70].

Bone-implant fixation

The most inherent problems of dealing with TJA (Total
Joint Arthroplasty) are reliable and durable fixation of an
implant in a bone and the maintenance of optimal interac-
tion (structural-biomechanical compatibility) of bone-implant
interface. There is required an optimal interaction on the
tissue-biomaterial level in form of the biointegration of bone
tissue with biomaterial, as well as on the organ level, in
form of the restitution of skeletal system functions [79].
Achieving a durable bone and implant attachment in TJA
was and still is a factor necessitating the evolution of im-
proved solutions of endoprostheses.

The endoprosthesis for total hip arthroplasty consists of
two primary components: femoral and acetabular assem-
bled of three elements (FIG. 2).

On both, the femoral and acetabular side, the compo-
nents consists of:

—the articulation element - an element to restore the articu-
lating surface property and geometry of the femoral head
(on the femoral side) and the articulating surface property
and geometry of the acetabular socket (on the acetabular
side);

— the fixation element - an element to anchor (fix) the re-
stored surface to the proximal femur (on the femoral side),
to the periacetabular pelvis (on the acetabular side);

— the structural element - an element to couple the articula-
tion element and the fixation element, and to maintain an
appropriate structural relationship between them.

While each of these two components (femoral and
acetabular) may have more than one physical part, each of
those parts may be assigned to one or more of these func-
tional elements. Thus a PMMA cemented all-metal one-
piece ("monoblock") femoral component contains the same
three functional elements as a complex multipart modular
implant with metal stem, fixation pads, space filling collars
or wedges, hydroxyapatite coating and ceramic femoral head
[19]. THA endoprosthesis usually consists of femoral stem,
femoral head and one or two acetabular components.

The problem of reliability of total hip arthroplasty com-
prises three independent questions: (1) the fixation of the
acetabular element to the periacetabular pelvis, (2) unfail-
ing work of articulation elements (femoral head and acetabu-
lar socket), and (3) the fixation of femoral stem. The fixation
of particular endoprosthesis elements is generally divided
into two categories, i.e. cemented and cementless. After
Park [79] the THA fixation methods can be divided into the
following main groups: (1) mechanical: - by press-fitting [21];
- with bony cement as a binding factor [25]; - with the
threaded elements [1, 102]; (2) biological: - by the adaptive
ingrowth of bone tissue into the gaps of the implant texture
or into the porous coating made on implant surface by vari-
ous methods [22], and (3) direct: - by mechano-physico-
chemical fixation of the bone and the implant layer covered
with porous calcium hydroxyapatite [Ca,,(PO,)s(OH).], the
mineral structure of which is similar to the inorganic part of
the bone [99]. The direct fixation between bone and implant
can be also obtained in case of applying of porous Bioglass®
- glassy-ceramic biomaterial [45,46]. It happens by selec-
tive dissolving of its surface layer. The fixation methods used
in implantology are presented in TABLE 1.

Every fixation mechanism has idiosyncratic behaviour.
Their load transfer characteristics as well as the failure
mechanisms are different. Further complexity arises from
endoprosthesis which combine two or more of the fixation
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4 [21], z uzyciem polimetakrylenowego cementu kostnego jako

® o o o o @ ® czynnika wigzgcego [25], lub z uzyciem gwintowanych ele-

mentéw [1, 102]; (2) biologiczne - uzyskane dzieki adapta-

cyjnemu wrastaniu tkanki kostnej w szczeliny tekstury wy-

konanej na powierzchni implantu lub do przestrzeni poro-

wej warstwy porowatej naniesionej na implant réznymi

metodami [22]; i (3) bezposrednie - uzyskane poprzez che-

miczne wigzanie pomiedzy pokryta hydroksyapatytem wap-

niowym [Ca,,(PO,)s(OH),], ktérego mineralna struktura jest

podobna do nieorganicznej czesci kosci, powierzchnig im-

plantu a koscia [99]. Bezposrednie wigzanie fizyko-chemicz-

ne pomiedzy koscig a biomateriatem zaobserwowano réw-

niez w przypadku Bioszkta®, tworzywa szklano-ceramicz-

nego [45,46]. Zachodzi ono poprzez selektywne rozpusz-

czanie sie warstwy powierzchniowej. Zestawienie stosowa-

nych w implantologii metod mocowania endoprotez przed-
stawiono w TABELI 1.

Kazdy ze wspomnianych mechanizméw mocowania im-
plantu w kosci ma inng charakterystyke przenoszenia ob-
cigzenia oraz inny mechanizm powstawania uszkodzenia.
Ztozonos¢ coraz to nowszych konstrukcji endoprotez do-
puszcza tgczenie réznych mechanizméw mocowania w roz-

Metody mocowania
Methods of Fixation
1. Mocowanie mechaniczne / Mechanical fixation

a) Czynne — z uz yciem wkréow, sub, rygli, drutéw, gwintow/

Active — use of screws, bolts, nuts, wires, tapers, etc.
b) Bierne — pasowane z wciskiem
Passive — interference fit and non-interference fit

2. Mocowanie za pogednictwem cementu kostnego / Bone cement fixation

a) Czysty cement/ Pure cement

b) Modyfikowany cement — kompozytowy cement —cement nasycony czastkami

resorbowalnymi

Modified cement — composite cement - resorbable particle impregnated

cement

3. Mocowanie biologiczne / Biological fixation
a) Adaptacyjne wrastanie tkanki kostnej
Porous ingrowth

b)  Adaptacyjne wrastanie tkanki kostnej wspomagane stymulacjgpolem
elektrycznym i elektromagnetycznym, ultradz wigami, wszczepami
allogenicznymi, autogennymi lub przy pomocy kostnych materiatéw

biozasteczych i inne

Modified porous ingrowth — e.g. electrical and pulsed electromagnetic field
stimulation; non-invasive low intensity ultrasound; autografts, allografts

and bone graft substitutes, etc.
c) Biatka morfogeniczne kogi i czynniki wzrostu

Bone morphogenic proteins (BMP) and growth factors (GF)

d) Czynniki farmakologiczne
Pharmacological agents

Mocowanie bezpogednie (chemiczne, adhezyjne)/ Direct (chemical) bonding

fixation (Adhesion)

a) Osteopodobne/indukcyjne bioszkia
Osteogenic/inductive-glass-cermics

b)  Osteoindukcyjny hydroksyapatyt
Osteoinductive hydroxyapatite

R

tOW

TABELA 1. Zestawienie metod mocowania
implantow w kosci (zmodyfikowane i uzupetnione
za [78]).

TABLE 1. Summary of various methods of
endoprosthesis fixation (modified and extended
after [78]).

SMATERIA

mechanisms in different regions of the implant. Various
mechanisms of fixation are used in allow to customize load
transfer to structural-biomechanical requirements of differ-
ent regions of bone. Loosening, unlocking, or de-bonding
between implant and bone constitute some other most im-
portant mechanisms of endoprosthetic failure [78].

Cementless total HIP arthroplasty

When implants are fixed by bony polymetacrylate ce-
ment, the bone tissue usually remains passive. In case of
porous implants, fixed without cement, the bone tissue cre-
ates new bone formation actively on implant surface. Com-
ponents of cementless arthroplasty, e.g. stems of THA, are
partly or entirely covered by porous layer ingrowing with
bone tissue. The pioneer of the concept of biological fixa-
tion was Greenfield (1910, [20]) who was patented the cage
framing construction for a tooth root. He believed the con-
struction lets the bone tissue to ingrow or overgrow on this
kind of scaffold. Greenfield supposed bone ingrown into the
cage frame will ensure sufficient stability and load bearing

Przyktady
Examples

Williams i Roaf, (1973, [113]); Teloken i
wspotpr., (2002, [102]);

Moore, (1952, [69]); Mittlemeier, (1975,
1976, [68]); Engh i wspétpr., (2001, 37]);

Charnley, (1970, 1972, [24,25]);

Park, (1986, [76]); Liu i wspdtpr., (1987,
[62]); Dai i wspétpr., (1991, [32]); Henrich i
wspotpr., (1993, [47]);

Smith, (1963, [96]); Klawitter i Hulbert,
(1972 [57]); Hirshhorn i wspdtpr., (1972,
[50]); Homsy i wspétpr., (1972, [52]);
Sauer i wspotpr., (1974; [90]); Engh i
wsp6tpr., (1990, 1992, [38,39]); Kienapfel i
wspdtpr., (1992, [56]); Bobyn i wspétpr.,
(1999, [13]);

Park i Kenner, (1975, [77]); Wienstein i
wspdtpr., (1976, [111]); Buch i wspétpr.,
(1984, [17]); Berry i wspoipr., (1986, [5]);
Rivero i wspotpr., (1986, [84]); Russotti i
wspdtpr., (1987, [89]); Shimizu i wspétpr.,
(1988, [92]); Tanzer i wspotpr., (1996,
[101]); Cook i wspdtpr., (2002, [28]);
Kozinn i wspétpr., (1982, [58]); Trancik i
wspotpr., (1990, [103]); Celeste i wspoipr..
(1990, [23]); Barrack i wspétpr., (2003, [3]);
Urist i wspotpr., (1982, [108]); Green i
wspotpr., (1994, [40]); Bobyn i wspétpr.,
(2005, [12]):

Blencke i wspdtpr., (1978, [10]); Hench i
Paschall, (1973, [45]); Biernbaum i
wspotpr., (2002, [8]); D’Antonio i wspdipr.,
(2002, [33]);

de Groot, (1983 [35]); Kay, (1988, [55]);
Cook i wsptpr., (1988, [29]); SF balle i
wspotpr., (1992 [97-99]); Jasty | wspdtpr..,
(1992, [53]); Overgaard (2000, [75]);
D’Antonio i wspotpr., (2001, [34]);

capacity of a tooth. First attempt of biological fixation of the
endoprosthesis stem into the marrow canal was carried by
Moore in the 1950s of the 20th century [69]. He designed
the endoprosthesis with the holes in the stem and filled them
cancellous bone. After the bone remodelling, the cancel-
lous bone grafts were formed as a bone bridge between a



nych strefach implantu. Rozmaito$¢ mechanizméw moco-
wania pozwala na dostosowanie przeniesienia obcigzenia
do wymagan strukturalno-biomechaniczych réznych regio-
néw kosci, przez co dazy sie do zachowania prawidtowej
porowatosci kosci w danym regionie, zapobiegajac niepo-
zgdanej przebudowie tkanki kostnej [78].

Bezcementowa calkowita alloplastyka
stawu biodrowego

W odréznieniu od implantéw mocowanych z uzyciem
cementu, gdzie tkanka kostna pozostaje pasywna, w przy-
padku porowatych implantéw, mocowanych bez uzycia ce-
mentu, wymagany jest aktywny udziat tkanki kostnej w pro-
cesie zespalania implantu z koscig. Bezcementowa allo-
plastyka to taka, w ktorej na trzpieniu endoprotezy, lub na
jego czesci, wystepuje warstwa porowata (porous coating),
w ktérg wrasta tkanka kostna, co daje trwate potgczenie
implantu z koscia. Pionierem koncepcji biologicznej fiksacji
implantu w kosci jest Greenfield, ktéry w 1910 roku opaten-
towat klatkowy szkielet konstrukcji przeznaczonej dla mo-
cowania korzenia sztucznego zeba [20]. Uwazat on, iz taka
konstrukcja pozwoli tkance kostnej obrastac i wrastac¢ w taki
rodzaj rusztowania i przypuszczat, ze wrosniecie kosci w
tak zbudowang konstrukcje zapewni dostateczng stabilnosé
i nosnos¢ dla zeba. Jako pierwszy mozliwos¢ zakotwicze-
nia trzpienia endoprotezy w kanale szpikowym na drodze
biologicznej odpowiedzi tkanki kostnej wykorzystat w latach
piecdziesigtych dwudziestego wieku Moore [69]. Zaprojek-
towat on endoproteze z otworami w trzpieniu (RYS.3a), ktére
wypetniat koscig ggbczasta, ktérej przeszczepy po przebu-
dowie miaty tworzy¢ mostowe potgczenie z koscig udowa i
wzmacniac stabilnos¢ zamocowania implantu. W latach 50-
tych badano mozliwos¢ wykorzystania w rekonstrukcji ubyt-
koéw kostnych poliwinylowych gabek [81].

Na poczatku lat sze$¢dziesigtych Smith prowadzit bada-
nia nad porowatym materiatem biozastepczym z ceramiki
korundowej nasyconej zywica epoksydowg o nazwie Cero-
cium® [96]. W materiale tym, mimo faktu, iz wykazywat
dobre przyleganie to tkanki, Sredni rozmiar poréw o wielko-
sci 18 mm nie pozwalat na wrastanie tkanki kostnej. W 1963
Sivash przedstawit wyniki stosowania metalowej (przegu-
bowej) bezcementowej endoprotezy [95]. Pierwszy implant
z powierzchnig porowatg opracowany zostat w 1968 roku
[51]. Intensywne badania nad bezcementowg technikg
mocowania trzpieni trwaty w latach siedemdziesiatych dwu-
dziestego stulecia [18], rowniez w tym samym czasie roz-
wijata sie technologia produkcji mikroporowatych powierzch-
ni, np.: napylanie plazmowe [75]. Koncepcja wrastania tkanki
kostnej w przestrzen porowag materiatu biozastepczego
badana byta w odniesieniu do metali [51, 72], ceramiki [57,
82] i polimeréw [90]. Efektem tych badan byto pojawienie
sie z praktyce klinicznej zmodyfikowanych endoprotez kom-
pozytowych o trzpieniach metalowych z napylanymi poro-
watymi warstwami powierzchniowymi - metalicznymi lub ce-
ramicznymi [11]. W 1975 Lord implantowat prototyp endo-
protezy z porowatg warstwg wierzchnig. Ostateczny model
sktadat sie z metalowej panewki ze skosnym i przerywa-
nym gwintem, wktadki polietylenowej oraz modularnej kom-
ponenty udowej. Metalowa gtowa byta potgczona z prostym
trzpieniem, pokrytym metalowymi kuleczkami o $rednicy
dochodzacej do 1 mm [63], (RYS. 3b). W 1977 roku Engh
rozpoczat implantacje bezcementowych trzpieni powleka-
nych warstwg porowata, modyfikujac do tego celu endo-
proteze Moora [39]. W 1980 roku Parthofer i Ménch zasto-
sowali bezcementowg endoproteze, rowniez popularng w
Polsce, w ktdrej elementy metalowe wykonane byty ze sto-
pu Ti-6Al-4V o nazwie ISOTAN. Zewnetrzna powierzchnia
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femur and an implant (FIG. 3a). In the 1950s, the use of
porous polyvinyl sponges was investigated for the recon-
struction of bone [81]. In the early 1960s Smith found the
porous graft substitutes made of aluminate ceramic satu-
rated with epoxide resin called Cerocium®. Get a good ad-
herence of this material to bone tissue, but the average pore
dimension (18 mm) didn't make the bone possible to ingrow
[96]. In 1963 Sivash published the findings of metal (hinged)
cementless endoprosthesis application [95]. The first im-
plant with porous layer was designed in 1968 [51]. In the
1970s of 20th century intensive research on cementless
technology of implant fixation were conducted [18]. At the
same time the technologies of microporous surfaces pro-
duction was developed (e.g. plasma spraying technique)
[75]. The concept of bone tissue ingrowth into biomaterials
was investigated with reference to metals [51, 72], ceram-
ics [57, 82] and polymers [90]. The modified composite
endoprosthesis with stems made of metal core covered with
porous metal or ceramic layers have appeared in late sev-
enties [11]. In 1975 Lord implanted the porous
endoprosthesis prototype. The final model consisted of a
metal acetabular component with a diagonal intermittent
taper, a polyethylene insert and a modular femur compo-
nent. The metal head of the endoprosthesis was connected
with a straight stem covered with 1 mm diameter metal beads
[63], (FIG. 3b). Engh (1977, [39]) was implanted stems with
porous coated layer. For this purpose he modified the
Moore's endoprosthesis. Parhofer and Mdénch applied
cementless endoprosthesis, popular also in Poland, with
metal elements made of titanium alloy, called ISOTAN
(TiBAI4V). The outer layer of the acetabulum and one third
part of the proximal part of stem was coated by titanium
backed layer (1980, [80]).

The 1980s of the 20th century are considered as a pe-
riod of clear division between cemented and cementless
THA adherents [59]. Also compromising designs appeared
- hybrid endoprosthesis: - with an acetabular cementless
fixation and the stem implanted with the use of modern ce-
ment fixation technology [43]. It was a time when the vari-
ous technologies of coating of the metallic stems of
endoprosthesis with hydroxyapatite developed intensively.
Metallic porous coatings can be made e.g. by the sintering

RYS. 3. Przykilady rozwiazan bezcementowych
trzpieni powlekanych metalowa warstwa
porowata: a) endoproteza Moore'a, b) porowata
endoproteza Lorda, c) porowata endoproteza
Hungeforda-Kenny'ego, d) endoproteza z
powleczona struktura metalu w ksztaitcie
poskrecanych wiokien [19].

FIG. 3. Examples of first cementless
endoprosthesis models: a) Moore's
endoprosthesis from 1950 with window holes, b)
Lord's porous endoprosthesis from 1975,

c) Hungefor-Kenny's porous endoprosthesis, d)
the endoprosthesis with metal layer made of bent
fibber or wire [19].
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panewki, jak i 1/3 czesci gornej trzpienia, tej protezy pokry-
te byty sproszkowanym tytanem [80].

Dekada lat osiemdziesiatych jest uwazana przez wielu
chirurgdéw za okres wyraznego podziatu zwolennikéw ce-
mentowej i bezcementowej catkowitej alloplastyki stawu
biodrowego [59]. Pojawity sie tez rozwigzania kompromi-
sowe, tzw. hybrydowe endoprotezy, w ktérych panewka
mocowana byta bezcementowo, natomiast trzpien ustala-
ny za pomocg nowoczesnej techniki cementowania [43].
Metaliczne porowate powtoki wykonuje sie przez spiekanie
kobaltowo-chromowych proszkéw lub kulek lub tez poprzez
zgrzewanie dyfuzyjne tytanowej siatki drucianej [99], (rys.
3d). W p6znych latach osiemdziesigtych nastapit dynamicz-
ny rozwoj technik pozwalajacych na nanoszenie hydroksy-
apatytowej ceramiki na metalowe podtoze trzpieni endo-
protez, wérdd ktorych najpopularniejszg jest napylanie pla-
zmowe [48]. Porowate warstwy ceramiczne wytwarza sie
przez takze hydrotermalnie z koralu [2]. Rozwijane s3 tak-
ze inne techniki naktadania porowatych warstw ceramicz-
nych np.: poprzez napylanie katodowe [73], powlekanie
przez zanurzenie i spiekanie, powlekanie kontaktowe, po-
wlekanie galwaniczne jonami [26], prasowanie izostatycz-
ne na goraco [65], elektroforetyczne osadzanie [36], osa-
dzanie technikg zol-zel [4]. Lata dziewieédziesigte ubiegte-
go stulecia odznaczyty sie dalszym dynamicznym rozwo-
jem koncepcji endoprotez bezcementowych.

W zwigzku z wigkszymi mozliwo$ciami technologiczny-
mi w zakresie wykonywania réznych struktur porowatych
nastapit pewien "renesans" THRA - kapoplastyki (THRA -
total hip resurfacing arthroplasty), [86, 88, 93, 109] Zaletg
tego rozwigzania konstrukcyjnego endoprotez, jest mata in-
wazyjnos¢ polegajgca na oszczednosci okotostawowej tkan-
ki kostnej w stosunku do obecnie stosowanych endoprotez
trzpieniowych, i coraz to potezniejszych rewizyjnych endo-
protez, oraz mozliwo$¢ mocowania bezcementowego,
(RYS. 4).

Przebudowa tkanki kostnej korowej oraz
adaptacyjne wrastanie tkanki kostnej w
Swietle wspoélczesnego porosprezysto-
elektrofizjologicznego modelu
biomechanicznego tkanki kostnej

Zarys biologii przebudowy struktury kosci korowej

Nowotworzgca sie kos¢ zastepuje tkanke kostng wokot
implantu zniszczong podczas jego wszczepiania. Zastgpie-
nie zniszczonej i martwej tkanki kostnej nastepuje przez
rozpuszczanie (resorpcja osteoklastyczna), a nastepnie for-
mowanie nowej tkanki kostnej w postaci blaszek. Kosc¢ prze-
budowujac sie tworzy pétokragte brzegi cementowe, syste-
my Haversa, gabczastg czes¢ kosci, potosteony lub mie-
dzysystemowe blaszki jako zachowane fragmenty osteono-
wych jednostek biostrukturalnych kosci czesciowo rozpusz-
czone przez ciggty proces przebudowy tkanki kostnej [54,
74]. Przebudowa tkanki kostnej usuwa mikrozniszczenia
powstate w kosci, zastepuje martwg lub przemineralizowa-
ng kosc, a takze dostosowuije jej mikroarchitekture do miej-
scowych naprezeh mechanicznych. W przypadku kosci
osteoporotycznej zwieksza jej porowatosc, a takze docho-
dzi do zmniejszenia grubosci warstwy korowej oraz obni-
zenia wytrzymato$¢ kosci. Kolejno wystepujace etapy pro-
cesu przebudowy kosci korowej zaprezentowano na RYS.
5.

W skrécie (za [31]), proces tworzenia systemow prze-
biega nastepujgco: komorki kosciogubne, osteoklasty, prze-
mieszczajg sie do przodu w skoncentrowanym ataku na
zniszczong patologiczng tkanke kostng. Tworzg tzw. "sto-

RYS. 4. Rozwiazania konstrukcyjne endoprotez
THRA stawu biodrowego [109].

FIG. 4. Examples of total hip resurfacing
arthroplasty [109].

of cobalt-chromium powders or beads as well as by diffu-
sive welding of titanium wire mesh [99], (FIG.3d). One of
the most popular technologies of producing hydroxyapatite
coatings is the plasma spraying [48]. The porous ceramic
coatings can be also obtained hydrothermally from coral
[2]. There are also known other technologies of porous hy-
droxyapatite coatings production, e.g. beam sputter depo-
sition [73], dip-coating-sintering, immersion coating, ion plat-
ing [26], hot isostatic pressing [65], electrophoretical depo-
sition [36], sol-gel technique [4], etc. The nineties of the
20th century further were distinguished as substantial
progress in cementless endoprosthesis constructions.

Currently, in connection with major technological possi-
bilities in producing of porous coatings, there can be ob-
served the return of THRA (Total Hip Resurfacing Arthro-
plasty) [86, 88, 93, 109]. This constructional solution has
an important advantage. Its low invasiveness saves
periacetabular bone tissue, in relation to traditional long-
stem endoprostheses, and larger and longer revision
endoprostheses, (FIG. 4). The great benefit of THRA is also
the possibility of its cementless fixation.

Cortical bone remodelling and adaptive
bone tissue ingrowth in the light of the
modern poroelastic model of bone

OSTEOCLASTS
ERODING A

CAVITY
OSTEOBLASTS

FILING IN CAVITY
5 DAYS |

HAVERSIAN CANAL HAVERSIAN CANAL

AT ITS WIDEST COMPLETE

RYS. 5. Schemat tworzacego sie systemu Haversa
w przekroju podtuznym i oraz przekrojach
poprzecznych ukazujacych odpowiednio stan po
5 dniach, 3 tygodniach, 6 tygodniach i 10
tygodniach [31].

FIG. 5. Diagram of forming secondary osteon
(Haversian system) in longitudal view and cross-
sectional views which presents the consecutive
stages of the process: after 5 days, 3 weeks, 6
weeks and 10 weeks [31].
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zek tnacy" w ksztatcie potowy skorupki jajka, o Srednicy ok.
200 mm i dtugosci 300 mm. Stozek tngcy posuwa sie na-
przéd i pozostawia za sobg cylindryczng jame o $rednicy
ok. 200 mm. Jednoczesnie powstata jama zaczyna sie wy-
petniac. Na jej gtadkich wewnetrznych scianach kosciotwor-
cze komorki kostne (osteoblasty) osadzajq sie tworzac kon-
centryczne blaszki. W rezultacie powstaje system Haversa
z rozpoznawalnymi cylindrycznymi warstwami i centralnym
kanatem, ktory zawiera jeden lub dwa naczynia krwiono-
$ne oraz nerwy. Rys. 6 przedstawia podstawowa jednostke
przebudowujacej sie kosci korowej - osteoklasty tworzace
tunel oraz wypetniajace go osteoblasty. Szczegdétowo bio-
logie przebudowujacej sie tkanki kostnej opisano np.: w
[54,74].

Mechanizm adaptacyjnej przebudowy tkanki kostnej

Mechaniczne obcigzanie kosci diugiej powoduje spre-
zyste odksztatcanie zmineralizowanej macierzy kostnej
kosci korowej. To sprezyste odksztatcenie materiatu fazy
statej kosci korowej powoduje przeptyw ptynu srédkostne-
go wypetniajgcego pory kosci. Przeptyw jonowego ptynu w
przestrzeni porowej tkanki kostnej korowej podczas jej
mechanicznego odksztatcania ma zasadnicze znaczenie dla
biodynamiki przebudowy tkanki kostnej. Jest odpowiedzialny
za generowanie w kosci zjawisk elektrokinetycznych: pra-
du elektrokinetycznego oraz elektrycznych potencjatéw
odksztatceniowych SGPs (strain generated potentials) [106].
W ten sposéb porowata kos¢ korowa wypetniona fizjolo-
gicznym ptynem podczas mechanicznego obcigzania ko-
Sci diugich dziata jak mechano-elektrokinetyczny przetwor-
nik [107].

Schemat biodynamiki kosci przedstawiony na RYS. 7 za-
stat zaproponowany w [87, 100, 106] jako zasadnicza mo-
dyfikacja schematu przebudowy kosci przedstawionego
przez Harta i wspotpr. w [44]. Uwzgledniono w tym sche-
macie dwufazowy porosprezysty model biomechaniczny
kosci, elektromechaniczne wtasciwosci porowatej kosci
wypetnionej jonowym ptynem (np.: osteopotencjaty SGPs)
oraz elektryczng stymulacje komorek kostnych [15] a takze
mozliwos¢ stymulacji komorek kostnych przez przeptyw pty-
nu (fluid shear stress hypothesis - zaproponowanej przez
Cowina i wspotpr. [30]). Uwzglednione zostaty mechanicz-
no-adaptacyjne wiasciwosci tkanki kostnej w zakresie: 1)
tzw. przebudowy zewnetrznej (tj. zmiany ksztattu przekroju
poprzecznego trzonu kosci dtugiej) oraz 2) tzw. przebudo-
wy wewnetrznej (tj. zmiany wtasciwosci porosprezystych
materiatu $ciany trzonu kosci dtugiej przez zmiane porowa-
tosci kosci korowej; wiasciwosci mechatroniczne kosci, ktore
przedstawiono na schemacie za pomocg przetwornika
mechano-elektrycznego TRANS i osteopotencjatow SGPs.
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RYS. 7. Kos$¢ jako uktad biodynamiczny [87, 100].
FIG. 7. The schematic diagram of the bone
biodynamics. [87, 100].

RYS. 6. Przebudowa tkanki kostnej korowej -
osteoklasty drazace tunel oraz wypetniajace go
osteoblasty [54].

FIG. 6. Cortical bone remodelling - osteoclast
resorbing tunnel and osteoclasts filling in it [54].

tissue

The outline of bone remodelling biology

New bone formation replaces bone tissue around the
implant destroyed during the implant insertion procedure.
The replacement of destroyed and dead bone occurs by
resorption, followed by formation of lamellar new bone. Bone
remodelling produces resting (scalloped) cement lines, sec-
ondary osteons or Haversian systems, trabecular parts of
bone, hemiosteons or interstitial lamellae as surviving frag-
ments of bone structural units partially resorbed by continu-
ous bone remodelling [54, 74]. Bone tissue remodelling is
important process for removal microdamage, it replaces
dead and hypermineralized bone and adapt
microarchitecture to local mechanical stresses. In case of
osteoporotic bone it increases bone porosity, decreases the
width of cortical shell of bones and reduces bone strength.
The stages of cortical bone remodelling are presented on
the scheme in FIG. 5.

In brief (after [31]), Haversian systems form like this: many
bone-destroying cells, called osteoclasts, move forward in
a concentrated attack on the pathological bone tissue. They
form so-called "cutting cone", shaped like "half tin eggshell",
about 200 mm in diameter and 300 mm long. A cutting cone
advances and leaves cylindrical cavity of diameter about
200 mm behind. As soon as the cavity forms, it begins to fill
in. Those walls of the cavity are made smooth, and bone is
deposited on the internal surface in concentric lamellae. The
end of the result is the Haversian system with distinguish-
able cylindrical layers and central cavity, which contains one,
or sometimes two, blood vessels, and nerves. Figure 6
presents osteoclasts resorbing a tunnel and osteoblasts fill-
ing it. The complete description of bone tissue biology can
be found e.g. in [54, 74].

Mechanism of adaptive bone ingrowth

Mechanical load of a long bone causes an elastic defor-
mation of osseous mineralized matrix of cortical bone. This
elastic deformation of solid phase of cortical bone causes
bone pore fluid to flow. The flow of the ionic fluid in pore
space of cortical bone during mechanical loading of bone
has a fundamental influence on the biodynamic properties
of bone. It generates in cortical bone the electrokinetic ef-
fects: the electrokinetic current and the strain generated
potentials SGPs, [106]. In this way the porous cortical bone
saturated with physiological fluid in a mechanically loaded
long bone works as a mechano-kineto-electric transducer
[107].

The diagram of bone biomechanics presented in FIG. 7
was proposed in [87, 100, 106] as an essential modification
of diagram of scheme of bone remodelling presented by
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Mechano-elektryczne (mechatroniczne) wiasciwosci

® o o o o o o tkanki kostnej[105, 107] warunkujg generowanie potencja-

tow odksztatceniowych SGPs, ktére sg jednym z czynni-
kow warunkujacych adaptacyjng przebudowe tkanki kost-
nej w odpowiedzi na historie obcigzen mechanicznych ko-
$ci. Czynnik ten w rezultacie jest, miedzy innymi, odpowie-
dzialny za trwatos¢ potaczenia ko$c¢-implant [115].

Wptyw cech mikrostruktury powierzchni
implantéow na warunki utworzenia i
wytrzymatosé potaczenia kosé-implant

Problem zgodnosci strukturalno-biomechanicznej doty-
czy zapewnienia efektywnej trwatosci oraz niezawodnosci
potaczeniu ko$é-porowaty implant. W zagadnieniu tym
mozna wyréznic¢: 1) zgodnos$é strukturalng (strukturalno-
adaptacyjna), ktéra dotyczy indukcji procesu wrastania tkan-
ki kostnej w pory implantu adaptacyjnie do historii obcigzen
kosci zgodnie z prawem przebudowy Wolffa [116]; oraz 2)
zgodno$c¢ biomechaniczng, ktéra dotyczy zapewnienia dtu-
gookresowej wytrzymatosci rozwazanego potgczenia kos¢-
porowaty implant m. in. przez zapobieganie powstawaniu
niekorzystnych pél naprezen w kosci. Kryterium zgodnosci
strukturalno-adaptacyjnej potaczenia kos¢-porowaty implant
okresla zdolnos¢ porowatej warstwy wierzchniej implantu
do indukowania efektywnego wrastania tkanki kostnej do
przestrzeni porowej warstwy, tzn. wrastania pozwalajgce-
go na uformowanie w petni zmineralizowanej tkanki kost-
nej. Kazdy biologicznie kompatybilny porowaty biomateriat
dopuszcza wrastanie w jego pory tkanki kostnej pod wa-
runkiem zapewnienia wiasciwego przedziatu wartosci pa-
rametrow porostruktury dla umieszczenia w niej komorek
kostnych (osteonéw) [19]. Warunkiem koniecznym zajscia
procesu adaptacyjnej przebudowy tkanki kostnej jest zgod-
nos¢ parametréw porostruktury warstwy wierzchniej implan-
tu z parametrami mikrostruktury przebudowujacej sie i zmi-
neralizowanej tkanki kostnej [114].

Wielu autoréw badato wptyw cech mikrostruktury implan-
téw na efektywnos$¢ adaptacyjnego wrastania tkanki kost-
nej oraz na wytrzymatosc i trwato$¢ potgczenia kosé-poro-
waty implant. W latach siedemdziesigtych Robertson i inni
[85] oraz Weish i inni [110] badajgc porowate powierzchnie
o charakterystycznym rozmiarze mniejszym niz 100 mikro-
metrow znalezli korelacje pomiedzy wzrostem rozmiaru
poréow a wzrostem wytrzymatosci zakotwiczenia implantu.
Klawitter i Hulbert ustalili, ze wymiar 100 mm stanowi mini-
malny rozmiar pora konieczny dla utworzenia w petni zmi-
neralizowanej tkanki kostnej. Wyniki ich badan sugeruja,
ze optymalne srednice poréw powinny wynosi¢ 100-135 mm
[57]. W 1980 roku Bobyn i wspétprac. [14] przedstawili wy-
niki badan klinicznych, z ktérych wynikato, ze wrastanie tkan-
ki kostnej w mikroporowg powierzchnie jest mozliwe przy
rozmiarze porow pomiedzy 50 a 500 mikrometréw. W 1984
roku Broker i wspotprac. [16] opublikowali prace, w ktorej
stwierdzaja, ze ze wzgledu na pozadane przerastanie wsz-
czepu tkankg kostng, optymalny rozmiar poréw materiatu
porowatego pokrywajgcego endoproteze zawiera sie w prze-
dziale od 100 do 400 mikrometréw. Wedtug [78] wrastanie
tkanki kostnej wystgpi w przypadku powtoki porowatej o
rozmiarze porow wiekszym niz 75 mm. Minimalny wymiar
porow jest podyktowany srednicg osteonoéw zdrowej (nie-
osteoporotycznej) kosci korowej. W przypadku poréw o roz-
miarach mniejszych od 75 mm nie odnotowuje sie wrasta-
nia tkanki kostnej. W przedziale rozmiaru poréw pomiedzy
75 a 150 mm wystepuje co prawda wrastanie, ale trudno
utrzymac¢ w pei zdolne do zycia osteony [78]. Kliniczne

Hart et al. [44]. It takes into account the two-phase
poroelastic model of bone tissue, the electromechanic prop-
erties of porous cortical bone saturated with ionic fluid (i.e.
SGPs) and electric stimulation of bone cells [15] and also
the possibility of stimulation of bone cells by bone fluid flow
(fluid shear stress hypothesis - elaborated by Cowin et al.
[30]). There are presented the mechano-adaptive proper-
ties of bone: 1) the so-called external remodelling - i.e. the
change of the shape of cross section of long bone and 2)
the so-called internal remodelling - i.e. the change of the
porous properties of cortical bone; the mechanoelectric prop-
erties of bone are illustrated on diagram in FIG. 7 by
mechanoelectric transducer TRANS and the strain gener-
ated potentials SGPs.

The mechanoelectric properties of bone (the mechatronic
properties of living bone [105, 107]) conditions the genera-
tion of the strain generated potentials which are a co-factor
of stimulation of adaptive remodelling of bone in response
to the mechanical load history. The co-factors are conse-
quently conditioning, among others, the stability of bone
implants [115].

Influence of the surface microgeometry
on the formation of bone-implant

fixation and its biomechanical stability

The problem of structural-biomechanical compatibility
concerns with ensurance of long-term stability and reliabil-
ity of load-carrying construction of bone-porous implant fixa-
tion. In this matter we can distinguish: 1) the structural (struc-
tural-adaptive) compatibility - dealing with the induction of
process of adaptive bone tissue ingrowth into pore space
of implant coating, which, according to Wolff's law [116],
depends on the bone physiological load history; and 2) the
biomechanical compatibility - dealing with ensurance of long-
term stability of considered bone-porous implant fixation,
among others, by prevention of generating of non-
physiologic stress fields in bone tissue around the implant.
The criterion of structural-adaptive compatibility of bone-
implant fixation can be defined as the ability of a porous
coating of implant to inducing on its surface an effective
bone tissue ingrowth - the ingrowth allowing creating min-
eralized new bone formation. Every biologically compatible
porous biomaterial permits bone tissue ingrowth when the
proper range of pore size to place in it osteons is ensured
[19]. The necessary condition to proceed the adaptive bone
tissue ingrowth is the compatibility of the parameters of
porous coating microgeometry with the structure parameters
of remodelling and mineralized bone tissue [114].

The influence of the surface microgeometry on the for-
mation of bone-implant fixation and its biomechanical sta-
bility has been investigated by many authors. In the 70-ties
of the 20th century Robertson et al. [85] and Weish et al.
[110] found the correlation between the augmentation of
fixation strength and the pore size increase. Klawitter and
Hulbert estimated that 100 mm should be the minimal pore
dimension required for fully mineralized bone tissue forma-
tion. The results of their research suggest the optimal pore
size between 100 and 135 mm [57]. Bobyn et al. (1980,
[14]) presented the results of the clinical research, in which
they stated the bone tissue ingrowth into the porous coat-
ing is possible if the pore size is between 50 and 500 mm.
Brooker et al. (1984, [16]) announced the pore size required
for bone ingrowth in porous coated implants between 100
and 400 mm. According to [78] bone tissue ingrowth into
the pores on implant surface will occur if the pore size is at
least 75 mm. The minimum pore size depends on the os-
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porow przestrzeni porowej biomateriatu powinien miesci¢
sie w przedziale 100 do 350 mm, jak réwniez pory powinny
by¢ wzajemnie potaczone [22]. Wedtug Niesz i Tennery'ego
[71] optymalna porowatos$¢ implantu powinna nasladowac
systemy Haversa i Srednice poréw powinny miescic¢ sie w
przedziale 50-250 mm. Turner i inni [104] w swoich bada-
niach zasugerowali, ze pewien wptyw na wrastanie tkanki
ma takze struktura wewnetrzna warstwy porowatej. Wyka-
zali oni, ze wtdkniste metalowe pokrycie o $rednim rozmia-
rze poréw 247 mm lepiej warunkuje wrastanie tkanki kost-
nej niz kulkowa powioka o srednim rozmiarze poréw 297
mm. Wytrzymatos¢ na $cinanie tkanki kostnej wrastajgcej
zalezy od gtebokosci wrastania do warstwy porowatej [64].
Wyniki badan biomateriatéw Clemowa i wspotprac. [27]
wykazujg spadek trwatosci i stabilnosci mocowania ze wzro-
stem wielkosci porow od wielkosci 175 do 325 mikrome-
trow. Aktualnie przyjmuje sie, ze optymalne przerastanie
tkankg kostng wykazujg materiaty o wielkosciach poréw 100-
500 mm [11].

Obszerne studium nad wrastaniem tkanki kostnej w prze-
strzen porowg pokrytych hydroksyapatytowa ceramikg pro-
wadzit w latach dziewiecédziesigtych zespot Soballe [99].
Dokonat on poréwnania rezultatéw integracji tkanki kostnej
z przestrzeniami porowymi powtok metalicznych i ceramicz-
nych. Wyniki badan jego zespotu wskazuja, ze w przypad-
ku bardziej gtadkich hydroksyapatytowych pokry¢ o mniej-
szych porach i w konsekwencji mniejszej potencjalnej po-
wierzchni styku kosci z implantem, potgczenie kos¢-implant
wykazuije zblizone wartosci wytrzymatosci na $cinanie, otrzy-
mane podczas badan wytrzymatos$ciowych zrywania pota-
czenia, do implantéw z pokryciem metalicznym o bardziej
dostepnej dla wrastania przestrzeni porowej. Wynika to z
faktu, iz w przypadku porowatych implantéw metalicznych
potaczenie ma charakter wytgcznie mechaniczny i, z bio-
mechanicznego punktu widzenia, jest uwarunkowanie gtow-
nie uksztattowaniem mikropowierzchni implantu, tzn. jej
porodostepnoscig dla wrastania tkanki kostnej. W przypad-
ku warstwy porowatej bioceramiki hydroksyapatytowej,
mamy do czynienia z potgczeniem mechano-fizyko-bioche-
micznym uwarunkowanym réwniez innymi czynnikami (ja-
kos¢ pokrycia: sktad chemiczny, czystosé¢, zawartos¢ pier-
wiastkow sladowych, stosunek Ca/P, krytalicznos¢, rozpusz-
czalnos¢, gestose, porowatose, etc. [75]). W biezacym pi-
Smiennictwie wcigz brakuje jednoznacznie sformutowanych
wytycznych dla mikrostruktury porowatych pokry¢ implan-
téw ortopedycznych. Zdaniem autorow jest tak dlatego, iz
wcigz brakuje odpowiedniego opisu biomechanicznego
mikrostrukturalnych wtasciwosci porowatych implantéw or-
topedycznych opartego na teorii materiatéw porowatych.

Podsumowanie

Zgodnos¢ strukturalno-adaptacyjna potaczenia koscé-
porowaty implant okresla zdolnos¢ porowatej warstwy
wierzchniej implantu do wystapienia efektywnego wrasta-
nia tkanki kostnej do jej przestrzeni porowej, tzn. wrastania
pozwalajacego na uformowanie w petni zmineralizowanej
tkanki kostnej. Zdolnos$c¢ tg charakteryzujg strukturalne wta-
Sciwosci osteoindukcyjne porowatej warstwy wierzchniej
implantu, ktére mozna opisa¢ za pomocg odpowiednich
parametrow porostruktury warstwy wierzchniej implantu
[114].

Biodynamicznego procesu adaptacyjnej przebudowy
tkanki kostnej nie da sie wyttumaczy¢ bez dostrzezenia bio-
mechanicznej oraz bioelektrofizjologicznej roli fazy ptynnej
(whasciwosci biomechatroniczne tkanki kostnej [105]). Po-
mimo wielu réznych rozwigzan konstrukcyjnych trzpieni
bezcementowych istniejacych na rynku, problem wiasciwe-
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teon diameter of a healthy (nonosteoporotic) cortical bone.

The bone tissue ingrowth cannot be observed if the pore © ® ® ® ® ¢ @

size is less than 75 mm. The bone tissue ingrowth can be
observed if the pore size is between 75 and 150 mm but it
is hard to keep viable osteons [78]. Further investigations
indicate the characteristic size of pores in porous coated
biomaterial should range from 100 up to 350 mm and the
pores should be interconnected [22]. According to Niesz
and Tennery [71] the optimal porosity of implant should
imitate the physiological Haversian's structure with the pore
dimensions between 50 and 250 mm. Turner et al. [104]
suggested in their study the bone tissue ingrowth is influ-
enced also by other factors such as the configuration of
surface geometry and surface topography. They proved the
metal fibber wire coating with the average pore size of 247
mm conditions better the bone tissue ingrowth than the bead
coating with the average pore size of 297 mm. The shear
resistance of the bone-implant interface depends also on
the depth of the ingrown bone [64]. Clemow et al. [27] show
the fixation stability weakens with the growth of the pore
size from 175 to 325 mm. Currently it is assumed the opti-
mal bone ingrowth of the bone tissue into the porous im-
plants can be observed when its pore size is between 100
and 500 mm [11].

Soballe et al. [99] performed a comprehensive study on
bone tissue ingrowth into the composite biomaterial coated
with hydroxyapatite ceramics. He compared the bone inte-
gration with metallic and ceramic coating and proves the
smoother ceramic coating with smaller pores and smaller
contact surface between the bone and the implant has the
ultimate shear strength (obtained from push-out tests) similar
to implants with metallic coating, which have more rough
topography. It results from the fact, the bone-implant fixa-
tion in metallic porous implants is a mainly mechanical fixa-
tion. From a structural-biomechanical point of view, it is
conditioned mainly by microporosity parameters, i.e. by the
poroaccessibility of porous surface for bone ingrowth. How-
ever, in porous hydroxyapatite ceramic the fixation has
mechano-physico-chemical character, which is conditioned
also by other factors, e.g. calcium phosphate coating qual-
ity, i.e. its chemical composition, purity, trace elements con-
tent, Ca/P ratio, crystallinity, solubility, density, porosity, etc.
[75]). In the current literature there is still lack of clearly de-
fined microctructural requirements for porous coatings on
the bone implants. In the authors opinion it is due the lack
of the adequate biomechanical description of the microstruc-
tural properties of porous coatings based on the porous
materials theory.

Conclusions

The structural-adaptive compatibility of bone-porous im-
plant fixation deals with an ability of porous coating to in-
duce the effective bone tissue ingrowth into its pores allow-
ing bone mineralization. This ability is characterized by the
structural osteoinductive properties of porous coating of
implant and guarantees the proper bone-implant fixation.
The osteoinductive properties of porous coating are deter-
mined by the proper parameters of its microstructure [114].

The biodynamic process of the adaptive bone ingrowth
cannot be explained without the biomechanical and
bioelectrophysiological role of the ionic fluid flowing in the
pore space of bone tissue (the biomechatronic properties
of living bone) [105]. The proper coating microstructure is
still a matter of research, though there are a lot of types of
microstructures of porous coatings on the market. In this
paper there is presented review of the literature concerning
the implant surface microgeometry research that was based
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go uksztattowania mikrostruktury powierzchni implantu po-
zostaje w dalszym ciggu nierozwigzany. Przedstawiony w
pracy literaturowy przeglad badan nad zgodno$cig struktu-
ralng potaczenia ko$c¢-porowaty implant prowadzone byty
w oparciu o jednofazowy model biomechaniczny tkanki kost-
nej. Zdaniem autoréw, przedziat wartosci rozmiaréw pora
przyjety za optymalny dla wrastania tkanki kostnej (tj. 100-
500 mm), jest zbyt szeroki. Ponadto kryterium to powinno
zostaé rozszerzone o wielko$¢ lub wielkosci, ktére bytyby
zwigzane z szybkoscig wypetniania przestrzeni porowe;j
powierzchni implantu przez tkanke kostna. Wcigz brak w
literaturze kryteriow zgodno$ci strukturalno-adaptacyjnej
potaczenia kos¢-porowaty implant, ktore bytyby opracowa-
ne na podstawie wspoétczesnego dwufazowego, porospre-
zystego modelu biomechanicznego tkanki kostnej. Wynika
stad koniecznos$¢ identyfikacji parametrow mikrostruktury
porowatych warstw wierzchnich istotnych ze wzgledu na
powstanie potaczenia kosé-porowaty implant. Rozwigzanie
tego problemu umozliwi analize wptywu zidentyfikowanych
parametrow porostruktury warstwy wierzchniej implantu na
wytrzymatos¢ mechaniczng rozwazanego potaczenia na
postawie wspotczesnego dwufazowego porosprezystego
modelu biomechanicznego tkanki kostnej. Analiza zgodno-
Sci biomechanicznej pomiedzy tkanka kostng a wszczepem
przeprowadzona na podstawie w/w modelu moze takze
dostarczy¢ wiedzy niezbednej do poprawienia niezawod-
nosci konstrukcji sztucznego stawu oraz wydtuzenie jej trwa-
todci. Zagadnienia zgodnosci strukturalno-adaptacyjne;j i
zgodnosci biomechanicznej potaczenia kosci z porowatym
implantem na podstawie wspétczesnego dwufazowego po-
rosprezystego modelu biomechanicznego tkanki kostnej sg
przedmiotem pracy [114].
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on the traditional one-phase biomechanical model of bone.
In our opinion, the range of pore size (i.e. 100-500 mm),
proposed in the current literature as an optimal to obtain
bone tissue ingrowth, is too extensive. Moreover, the de-
scription of the porous coating microstructure should be
extended with additional parameter(s) connected to the rate
of bone ingrowth.

There are still no well-defined criteria of structural-adap-
tive compatibility of the bone-implant fixation on the basis
of the two-phase poroelastic biomechanical model of bone
tissue. Therefore the identification of the parameters char-
acterizing the microstructure of porous coatings from the
point of view of the formation proper bone-implant fixation
is important and necessary. The solution of the problem of
the structural-adaptive compatibility of the bone-implant fixa-
tion will make possible the mechanical strength analysis of
the considered fixation on the basis of the modern two-phase
poroelastic model of bone. Analysis of structural-
biomechanical compatibility of bone tissue and porous coat-
ings on implant on the basis of this model might also afford
additional knowledge required for increasing of reliability of
artificial joint and extension of its vitality. The problems of
structural-adaptive compatibility and the biomechanical com-
patibility of bone with porous coated implants on the base
of the modern two-phase poroelastic biomechanical model
of bone tissue are presented in [114].

Acknowledgements

The work was supported by the Minister of Science and
Information Society Technologies No 4 TO7C 056 29

References

[11] Btazewicz, S., (Ed.), Stoch, L., (Ed.): Problemy Biocybernetyki
i Inzynierii Biomedycznej, Tom 4, Biomateriaty, Akademicka Oficy-
na Wydawnicza Exit, Warszawa 2003.

[12] Bobyn, J.D., Hacking S.A., Krygier J.J., Harvey E.J., Little D.G.,
Tanzer M.: Zoledronic Acid Causes Enhancement Of Bone Growth
Into Porous Implants, J. Bone Joint Surg. 2005; 87-B: 416 -420.
[13] Bobyn, J.D., Tok, K-K., Hacking, S.A., Tanzer, M., Krygier,
J.J.: The Tissue Response to Porous Tantalum Acetabular Cups:
A Canine Model, J. Arthroplasty, 1999;14: 347-54.

[14] Bobyn, J.D., Pillar, R.M., Cameron, H.U., Weatherly, G.C.: The
Optimum Pore Size For The Fixation Of Porous-Surfaced Metal
Implants By The Ingrowth Of Bone, Clin. Orthop., 1980; 150: 263-
270.

[15] Brighton, C.T., Wang, W., Seldes, R., Zhang, G., Pollack S.R.:
Signal Transduction in Electrically Stimulated Bone Cells, J. Bone
Jt. Surg., 2001; 83A, 1514-1523.

[16] Brooker, A.F., Collier, J.P.: Evidence Of Bone Ingrowth Into A
Porous-Coated Prosthesis, J. Bone Joint Surg., 1984; 66a: 619-
621.

[17] Buch, F., Albrektsson, T., Herbst, E.: Direct Current Influence
on Bone Formation In Titanium Implants, Biomaterials, 1984, 3,
341.

[18] Bugbee, W.D., Engh, C.A.: Cementless Femoral Component:
Extensively Coated, In: Callaghan J.J., Rosenberg A.G., (Ed), Ru-
bash H.E., (Ed): The Adult Hip, Lippincott-Raven Publishers, Phi-
ladelphia, New York, 1998, 1023-1040.

SMATERIA



[19] Callaghan, J.J., (Ed.), Rosenberg, A.G., (Ed.), Rubash, H.E.,
(Ed.): The Adult Hip, Lippincott-Raven Publishers, Philadelphia,
[New York, 1998.

[20] Callaghan, J.J.: The Clinical Results and Basic Science Of
Total Hip Arthroplasty With Porous Coated Prostheses, J. Bone
Joint Surg., 1993; 75A, 299-312.

[21] Cameron, H.U.: Smooth Metal-Bone Interface, In: Hurley, R.,
(Ed.), Bone Implant Interface, Mosby, St Luis, 1994, 121-144.
[22] Cameron, H.U.: The Implant Bone Interface: Porous Metals,
In: Hurley, R., (Ed.), Bone Implant Interface, Mosby, St Luis, 1994,
145-168.

[23] Celeste, A.J., lannazzi, J.A., Taylor, R.C., Hewick, R.M., Ro-
sen, V., Wang, E.A., Wozney, J.M.: Identification Of Transforming
Growth Factor Beta Family Members Present In Bone-Inductive
Protein Purified From Bovine Bone, Proc. Natl. Acad. Sci. USA
1990; 87: 9843-7.

[24] Charnley, J.: Low Friction Arthroplasty Of The Hip, Springer-
Verlag, Berlin, 1979.

[25] Charnley, J.: Acrylic Cement in Orthopaedic Surgery, Chur-
chill, Livingstone, Edinburgh, 1970.

[26] Chern Lin, J.H., Liu, M.L., Ju, C.P.: Structure And Properties
Of Hydroxyapatite-Bioactive Glass Composites Plasma Sprayed
On Ti6Al4V, Journal Of Material Science: Materials In Medicine, 5,
1994, 279-283.

[27] Clemow, A.J.T., Wienstein, A.M., Klawitter, J.J., Koeneman,
J., Anderson, J.: Interface Mechanics of Porous Titanium Implants,
J. Biomed. Mater. Res., 1981, 15, 73-82.

[28] Cook, S.D., Salkeld, S.L., Patron, L.P., Barrack, R.L.: The Ef-
fect Of Demineralized Bone Matrix Gel On Bone Ingrowth And Fi-
xation Of Porous Implants, J. Arthroplasty, 2002; 17: 402-8.

[29] Cook, S.D., Thomas, K.A., Kay, J.F., Jarcho, M.: Hydroxyapa-
tite-Coated Porous Titanium For Use As An Orthopedic Biologic
Attachment System, Clin. Orthop., 1988; 230: 303-12.

[30] Cowin, S.C.: Bone Poroelasticity, In: Cowin, S.C., (Ed.): Bone
Biomechanics Handbook, 2. Ed., Crc Press, Boca Raton, Fl USA,
2001.

[31] Currey, J.D.: Bones: Structure And Mechanics, Princetown
University Press, Princeton and Oxford, 2002.

[32] Dai, K.R., Liu, Y.K., Park, J.B., Zhang, Z.K.: Bone Particle Im-
pregnated Bone Cement: An In Vivo Weight-Bearing Study, J. Bio-
med. Mater. Res., 1991, 25, 141-156.

[33] D'Antonio, J.A., Capello, W.N., Manley, M.T., Bierbaum, B.:
New Experience with Alumina-On-Alumina Ceramic Bearings for
Total Hip Arthroplasty, J. Arthroplasty, 2002; 17: 390-7.

[34] D'Antonio, J.A., Capello, W.N., Maniey, M.T., Geesink, R.:
Hydroxyapatite Femoral Stems For Total Hip Arthroplasty: 10 to
13 Year Fallow Up, Clin. Ortop., 2001; 393: 101-11.

[35] de Groot K.: Bioceramics Of Calcium Phosphate, Crc Press,
Boca Raton, Fl., 1983.

[36] Ducheyne, P., Van Raemdonck, W., Heughebaert, J.C., Heu-
ghebaert, M.: Structural Analysis of Hydroxyapatite Coatings on
Titanium, Biomaterials, 7 (2), 1986, 97-103.

[37] Engh, C.A., Claus, A.M., Hopper, R.H.: Long-term Results
Using the Anatomic Medullary Locking Hip Prosthesis, Clin. Or-
thop., 2001; 393: 137-46.

[38] Engh, C.A., Massin, P. Suthers, K.: Roentgenographic Asses-
sment of the Biologic Fixation of Porous-Surface Femoral Compo-
nents, Clin Orthop., 1992; 284: 310-2.

[39] Engh, C.A., Glassman, A.H., Suthers, K.E.: The Case for Po-
rous-Coated Hip Implants, Clin. Orthop., 1990, T. 261, 63-81.
[40] Green, J.R., Muller, K., Jaeggi, K.A.: Preclinical Pharmacolo-
gy of CGP42'446, A New Potent, Heterocyclic Bisphosphonate
Compound., J. Bone Miner. Res., 1994; 9: 745-751.

[41] Grote, J.J.: Reconstruction of the Middle-Ear with Hydroxy-
apatite Implants: Long Term Results, Ann. Otol. Rinol. Laryngol.,
144,12, 1990.

[42] Gunzburg, R., (Ed.), Mayer, H.M., (Ed.), Szpalski, M., (Ed.),
Aebi, M., (Ed.): Arthroplasty of the Spine, European Spine Journal,
Vol. 11, Suppl. 2, Springer, 2004.

[43] Harris, W.H.: Hybrid Total Hip Replacement, Clin. Orthop.,
1996, T. 333, 155-164.

[44] Hart, R.T., Davy, D.T., Heigle, K.G.: Mathematical Modelling
Of Stress Adaptation Process in Bone, Calcif. Tiss. Int., 1984; 36,
Suppl. 1, 104-109.

[45] Hench, L.L., Paschall, H.A.: Direct Chemical Bond of Bioacti-
ve Glass-Ceramic Materials To Bone And Muscle, J. Biomed. Ma-
ter. Res. Symp. No. 4, 1973, 25-43.

[46] Hench, L.L.: Bioactive Glasses, Ceramics and Composites,
In: Hurley R. (Ed.), Bone Implant Interface, Mosby, St Luis, 1994,
181-190.

[47] Henrich, D.E., Cram, A.E., Park, J.B., Liu, Y.K., Reddi, H.: Inor-
ganic Bone and Bone Morphogenic Protein Impregnated Bone
Cement: A Preliminary In Vivo Study, J. Biomed. Mater. Res. 1993,
27, 227-280.

[48] Herman, H.: Plasma-Sprayed Coatings, Scien. Am., 1988, 259:
78-88.

[49] Hintermann, B.: Total Ankle Arthroplasty, Springer, Wien, New
York, 2004.

[50] Hirshhorn, J.S., Mcbeath, A.A., Dustoor, M.R.: Porous Tita-
nium Surgical Implant Materials, J. Biomed. Mater. Res. Symp.,
No. 2, 1972, 49-69.

[51] Hirshhorn, J.S., Reynolds, J.T.: Powder Metallurgy Fabrica-
tion of Cobalt Alloy Surgical Implant Materials, In: Korostoff, E.,
(Ed.): Research in Dental and Medical Materials, Plenum Press,
New York, 1969.

[52] Homsy, C.A., Cain, T.E., Kessler, F.B., Anderson, M.S., King
J.W.: Porous Implant Systems for Prosthetic Stabilization, Clin.
Orthop. Rel. Res., 1972, 89, 220-231.

[53] Jasty, M., Rubash, H.E., Palement, G.D., Bragdon, C.R., Parr,
J., Harris, W.H.: Porous Coated Uncemented Components in Expe-
rimental Total Hip Arthroplasty in Dogs. Effect of Plasma-Sprayed
Calcium Phosphate Coatings on Bone In-Growth, Clin. Orthop.,
1992; 280: 300-9.

[54] Jee, W.S.S.: Integrated Bone Tissue Physiology: Anatomy and
Physiology, In: Cowin, S.C., (Ed.): Bone Biomechanics Handbook,
2. Ed., Crc Press, Boca Raton, FI USA, 2001.

[55] Kay, J.F.: Bioactive Surface Coatings; Cause for Encourage-
ment and Caution, J. Oral Implant, 1988, 16, 43-54.

[56] Kienapfel, H., Summer, D.R., Turner, T.M., Urban, R.M., Ga-
lante, J.O.: Efficacy of Autograft and Freeze-Dried Allograft to En-
hance Fixation of Porous Coated Implants in The Presence of In-
terface Gaps, J. Orthop. Res., 1992; 10: 423-33.

[57] Klawitter, J.J., Hulbert, S.F.: Application of Porous Ceramics
for the Attachment of Load Bearing Internal Orthopaedic Applica-
tion, Biomed. Mater. Res. Symp., No. 2, 1972, 161-229.

[68] Kozinn, S.C., Hedley, A.K., Urist, M.R.: Augmentation Of Bone
Ingrowth: I. Ingrowth Into Bone Morphogenic Protein (BMP) Impre-
gnated Porous Implants, In: Transactions, 28th Annual Meeting,
Orthopaedic Research Society 1982, 7, 181.

[59] Kusz, D.: Rys historyczny i uwarunkowania endoprotezopla-
styki stawu biodrowego, Inzynieria Materiatowa, 2 1998. 36-39.
[60] Kusz, D.: Biomechaniczne aspekty endoprotezyk stawu bio-
drowego, Inzynieria Materiatowa, Nr 2/1997, 39-44.

[61] Lewis, G.: The Elbow Joint and Its Total Arthroplasty, Bio-Med.
Mater. Eng., 6, 353, 1996.

[62] Liu, Y.K., Njus, G.O., Park, J.B., Stienstra, D.: Bone Particle
Impregnated Bone Cement, I. In Vitro Study, J. Biomed. Mater.
Res., 1987, 21, 247-261.

[63] Lord, G.A., Hardy, J.R., Kummer, F.J.: An Uncemented Total
Hip Replacement, Clin. Orthop., 1979, T. 141, 2-16.

[64] Marciniak, J.: Biomateriaty, Wydawnictwo Politechniki Slaskiej,
Gliwice 2002.

[65] McKoy, B.E., An, Y.H., Friedman, R.J.: Factors Affecting The
Strength Of The Bone-Implant Interface, In: An, Y.H., (Ed.), Drau-
ghn, R.A., (Ed.): Mechanical Testing Of Bone And The Bone-Im-
plant Interface, CRC Press, Boca Raton, London, New York Wa-
shington Dc, 2000.

[66] Meuli, H.C.: Total Wrist Arthroplasty, Experience with Nonce-
mented Prosthesis H.C.: Total Wrist Arthroplasty, Experience with
Noncemented Prosthesis, Clin. Orthop., 342, 77, 1997.

[67] Misch, C.E.: Dental Implant Prosthetics, Mosby-Year Book,
2004.

A

R

AtOW

N

TERI

MA

N



tOW

R

[68] Mittlemeier, H.: Anchoring Hip Endoprosthesis Without Bone
Cement, In: Schaldach, M., (Ed.), Hohmann, D., (Ed.): Advances
In Artificial Hip And Knee Joint Technology, Springer-Verlag, Ber-
lin, 1976, 387-402.

[69] Moore, A.T.: The Self-Locking Metal Hip Prosthesis, J. Bone
Joint Surg. Am., 1957, T. 39 - A (4), 811-827.

[70] Mow, V.C., (Ed.), Hayes, W.C., (Ed.): Basic Orthopedic Bio-
mechanics, Lippincott Williams & Wilkins, New York 1997.

[71] Niesz, D.E., Tennery, V.J.: Ceramics for Prosthetic Applica-
tion - Orthopedic, Dental and Cardiovascular, Mat. And Ceram.
Inform. Center., MCIC - 74 - 21, 1974.

[72] Niles, J.L., Lapitsky, M.: Biomechanical Investigation of Bone-
Porous Carbon and Metal Interfaces, Biomed. Mater. Res. Symp.,
1975, 4, 63-84.

[73] Ong, J.L., Lucas, L.C., Lacefield W.R., Rigney, E.D.: Structu-
re, Solubility and Bond Strength of Thin Calcium Phosphate Co-
atings Produced By Beam Sputter Deposition, Biomaterials, 13 (4),
1992, 249-254.

[74] Ostrowski, K., (Ed.): Histologia, PZWL, 1998.

[75] Overgaard, S.: Calcium Phosphate Coatings For Fixation Of
Bone Implants, Acta Orthopaedica Scandinavica, Suppl., No. 297,
Vol. 71, 2000.

[76] Park, J.B., Choi, W.W., Liu, Y.K., Haugen, T.W.: Bone Particle
Impregnated Polymethylmethacrylate: In Vitro And In Vivo Study.
In: Van Steenberge, D., (Ed.): Tissue Integration in Oral And Fa-
cial Reconstruction, Excerpta Medica, Amsterdam, 1986, 118-124.
[77] Park, J.B., Kenner, G.H.: Effect of Electrical Stimulation on the
Tensile Strength of the Porous Implant and Bone Interface, Bioma-
ter. Med. Dev. Artif. Org., 1975, 3, 233-243.

[78] Park, J.B., Bronzino, J.D.: Biomaterials: Principles And Appli-
cations, Boca Raton, London, New York, Washington, D.C., CRC
Press, 2003.

[79] Park, J.B.: Orthopedic Prosthesis Fixation, In: Bronzino, J.D.,
(Ed.): Biomedical Engineering Handbook, Boca Raton, CRC Press,
1995, 704-723.

[80] Parthofer, R., Weinhart, R., Frehner, W.: 15 Years of Personal
Experience with Cement-Free Primary Hip-Joint Endoprostheses,
Chir. Narz. Ruchu Orthop. Pol., 1994, T. 59 (Suppl. 3), 218-222.
[81] Popoviol, A.F.: Polyvinyl Plastic Sponge In Experimental Or-
thopaedic Surgery: A Preliminary Report, Bull Georgetown Univ.
Med. Cent., 7: 177.

[82] Predecki, P., Stephan, J.E., Auslander, B.E., Mooney, V.L., Kir-
kland, K.: Kinetic of Bone Growth Into Cylindrical Channels in Alumi-
nium Oxide and Titanium, J. Biomed. Mater. Res., 1972, 6, 375-400.
[83] Prendergast, P.J.: Bone Prostheses and Implants, In: Cowin,
S.C., (Ed.): Bone Biomechanics Handbook, 2. Ed., CRC Press,
Boca Raton, FI USA, 2001.

[84] Rivero, D.P., Landon, G.C., Skipor, A.K., Urban, R.M., Galan-
te, J.O.: Effect of Pulsing Electromagnetic Fields on Bone Ingrowth
in a Porous Material (Abstract), Trans. Orthop. Res. Soc., 1986;
11:492.

[85] Robertson, D.M., Pierre, L., Chehal, F.: Preliminary Observa-
tions of Bone Ingrowth into Porous Material, J. Biomed. Mater. Res.,
10, 335, 1976.

[86] Rogala P.: Patent europejski nr 072418 B1, pt.: "Endoprothe-
sis" udzielony przez European Patent Office w 1999 r. oraz patent
amerykanski nr 5,91,759, pt.: "Acetabulum Endoprothesis And
Head" udzielony w ramach porozumienia PCT, patent kanadyjski
nr 2,200,064, pt.: "Method And Endoprothesis To Apply This Im-
plantation" udzielony w ramach PCT.

[87] Rogala, P., Uklejewski, R., Stryta, W.: Wspétczesny porospre-
zysty model biomechaniczny tkanki kostnej. Czes¢ 112, Chir. Narz.
Ruchu Orthop. Pol., 2002; Nr 67 (3), 309-316; 64 (4), 395-403.
[88] Rogala, P., Uklejewski, R.: New Model and Biomechanical
Concept of Total Hip Arthroplasty, In: Proceedings of The Interna-
tional Conference "Bone 2003", Maastricht (NI) 9-11. Oct. 2003.
[89] Russotti, G.M., Okada, Y., Fitzgerald, R.H. Jr, Chao, E.Y.S.,
Gorski, J.P.: Efficacy of Using a Bone Graft Substitute to Enhance
Biological Fixation of a Porous Metal Femoral Component, In: Brand
R.A., (Ed.): The Hip. Proc. of 15th Open Science Meeting Of Hip
Society, St. Louis Mosby 1987:120-54.

[90] Sauer, B.W., Weinstein, A.M., Klawitter, J.J., Hulbert, S.F.,
Leonard, R.B., Bagwell, J.G.: The Role of Porous Polymeric Mate-
rials in Prosthesis Attachment, J. Biomed. Mater. Res. Symp., No.
5, 1974, 5, 145-156.

[91] Sculco, T.P., (Ed.), Martucci, E.A., (Ed.): Knee Arthroplasty,
Springer, 2002.

[92] Shimizu, T., Zerwekh, J.E., Videman, T, et al.: Bone Ingrowth
into Porous Calcium Phosphate: Influence of Pulsing Electroma-
gnetic Field, J. Orthop. Res., 1988, 6, 248.

[93] Silva, M., Lee, K.H., Heisel, C., Dela Rosa, M.A., Schmalzi-
ried, T.P.: The Biomechanical Results of Total Hip Resurfacing
Arthroplasty, J. Bone Joint Surg. Am., 2004; 86a: 40-46.

[94] Simmen, B.R., (Ed.), Allieu, Y., (Ed.), Lluch, A., (Ed.), Stanley,
J., (Ed.): Hand Arthroplasties, Taylor & Francis Group, 2000

[95] Sivash, K.M.: The Development of a Total Metal Prosthesis for
the Hip Joint from a Partial Joint Replacement, Reconstr. Surg.
Traumat., 1969, T. 11, 53-62.

[96] Smith, L.: Ceramic-Plastic Material as a Bone Substitute, Arch.
Surg., 1963, 87, 653-661.

[97] Soballe, K., Hansen, E.S., Brockstedt-Rasmussen, H., Hjort-
dal, V.E., Juhl, G.l., Padersen, C.M., Hvid, |., Bunger, C.: Fixation
of Titanium- And Hydroxyapatite Coated Implants in Arthritic Oste-
onic Bone, J. Arthroplasty, 1991, 6 (4), 307-316.

[98] Soballe, K., Hansen, E.S., Brockstedt-Rasmussen, H., Peder-
sen, C.M., Bunger, C.: Bone Graft Incorporation Around Titanium-
Alloy And Hydroxyapatite-Coated Implants in Dogs, Clin. Orthop.,
1992; 274; 282-93.

[99] Soballe, K.: Hydroxyapatite Ceramic Coating for Bone Implant
Fixation, Acta Orthopaedica Scandinavica, Suppl., 255, 64, 1993.
[100] Stryta, W., Uklejewski, R., Rogala, P.: Modern two-phase bio-
mechano-electrophysiological model of bone tissue. Implications
for rehabilitation research and practice, 8th Congress of European
Federation for Research in Rehabilitation, Ljubliana, Slovenia, 13-
17 June 2004; extended summary in: Int. Journal of Rehabilitation
Research, 2004, Vol. 27 Suppl.1, 175-177.

[101] Tanzer, M., Harvey, E., Kay, A., Morton, P., Bobyn, J.D.: Ef-
fect of Noninvasive Low Intensity Ultrasound On Bone Growth Into
Porous-Coated Implants, J. Orthop. Res., 1996; 14: 901-906.
[102] Teloken, M.A., Bissett, G., Hozack, W.J., Sharkey, P.F., Ro-
thman, R.H.: Ten To Fifteen Year Follow-Up After Total Hip Arthro-
plasty With a Tapered Cobalt-Chromium Femoral Component (Tri-
Lock) Inserted Without Cement., J. Bone Joint Surg. (Am.), 2002;
84-A: 2140-4.

[103] Trancik, T., Vinson, N.: The Effect Of Prostaglandin F2, Al-
pha On Bone Ingrowth Into A Porous-Coated Implant (Abstract).,
Trans. Othop. Res. Soc., 1990; 15: 167.

[104] Turner, T.M., Sumner, D.R., Urban, R.M., Riviero, D.P., Ga-
lante, J.O.: A Comparative Study of Porous Coatings in a Weight-
Bearing Total Hip Arthroplasty Model, J. Bone Joint Surg. Am.,
1986, 68, 1396-1409.

[105] Uklejewski, R.: Living Bone As Biomechatronic System, Ma-
chine Dynamics Problems, Vol. 28, No 4, 2004, 165-169.

[106] Uklejewski, R.: O efektach elektromechanicznych w porowa-
tej kosci zbitej wypetnionej ptynem fizjologicznym i efekcie akusto-
elektrycznym w trzonach kosci dtugich mokrych, /rozprawa habili-
tacyjna/, Wydawnictwo Inst. Biocybern. i Inz. Biomed. PAN, War-
szawa 1994.

[107] Uklejewski, R., Winiecki, M., Rogala, P., Czapski, T.: On
Mechanoelectric and Electroacoustic Properties of Bone. Part 1 &
2, Materials Engineering, Vol. 11, No.1, 2004, 173-182.

[108] Urist, M.R., Lietze, A., Mizutani, H., et al.: A Bovine Low Mo-
lecular Weight Bone Morphogenic Protein (BMP) Fraction, Clin.
Orthop., 1982, 162, 219.

[109] Villar, R.: Resurfacing Arthroplasty of The Hip, J. Bone Joint
Surg. Br., 2004, 86-B: 157-8.

[110] Weish, R.P., Pilliar, R.M., Macnab, I.: Surgical Implants. The
Role of Surface Porosity in Fixation to Bone and Acrylic, J. Bone
Joint Surg., 53A, 963, 1971.

[111] Wienstein, A.M., Klawitter, J.J., Cleveland, T.W., Amoss, D.C.:
Electrical Stimulation of Bone Growth Into Porous Al203, J. Bio-
med. Mater. Res., 1976, 10, 231-247.

[112] Williams, D.F., (Ed.): Definition in Biomaterials, Amsterdam,
Oxford, New York, Tokyo, Elsevier, 1987.

[113] Williams, D.F., Roaf, R.: Implants in Surgery, W. B. Saun-
ders, London, 1973.

[114] Winiecki M.: Badanie i projektowanie cech konstrukcyjnych
potaczen porowatych implantéw ortopedycznych z ko$émi, /roz-
prawa doktorska - w opracowaniu.

SMATERIA



[115]  Winiecki, M.: Zagadnienie biomechanicznej biokompaty-
bilnosci kosci i materiatéw konstrukcyjnych implantéw ortopedycz-
nych w swietle wspotczesnego dwufazowego porosprezystego
modelu tkanki kostnej, Maintenance and Reliability, Vol. 2 (22)/
2004, 74-79.

STABILIZATORY DO ALLO-
GENNYCH PRZESZCZEPOW
KOSTNYCH W OPERACJACH
REWIZYJNYCH | REKONSTRUK-
CYJNYCH STAWU BIODROWEGO

J. JasiNski, B. StopoLnik, B. WéJcki, L. JEZIORSKI,
M. Lusas, T.Sz. Gazpzik

Streszczenie

W ramach pracy przedstawiono nowe rozwigzania
konstrukcyjne oraz przeprowadzono modernizacje juz
istniejgcych zagranicznych stabilizatoréw do prze-
szczepow allogennych przy wtérnej alloplastyce sta-
wu biodrowego. Opracowano technologie ich wytwa-
rzania wraz z wykonaniem serii prototypowych z bio-
zgodnego tytanu technicznego.

Stowa kluczowe: implanty, stabilizatory do prze-
szczepow allogennych, wtérna alloplastyka stawu bio-
drowego, siatki wzmacniajgce, koszyki mostkujgce,
tytan techniczny.

[Inzynieria Biomateriatéw, 54-55,(2006),13-15]

Wprowadzenie

Wyniki catkowitych cementowych i bezcementowych pro-
tezoplastyk stawdw biodrowych ulegaja pogorszeniu w mia-
re uptywu czasu z réznych przyczyn, gtéwnie na skutek
aseptycznego obluzowania. Zjawisko to powoduje powiek-
szenie tozyska kostnego panewki oraz poszerzenie ksztat-
tu kosci udowej. Narastanie zjawiska obluzowania w ob-
szarze wszczepu powoduje znaczng dysfunkcje konczyny.
W tych przypadkach najkorzystniejsza metodg naprawy ja-
mistych i segmentalnych ubytkéw kosci wokét obluzowa-
nych wszczepdw jest uzycie ciasno ubitych, allogennych

RYS. 1. Koszyki mostkujace i wzmacniajace
panewke endoprotezy oraz siatki wzmacniajgce
trzpien endoprotezy.

FIG. 1. Bridging and strengthening baskets of the
endoprosthesis acetabulum and net strengthening
endoprosthesis shank.

[116] Wolff, J.: Das Gesetz der Transformation der Knochen,
Springer-Verlag, Berlin, 1892.

STABILIZERS FOR BONE
ALLOGENIC GRAFTS APPLIED IN
REVISION OPERATIONS AND
RECONSTRUCTION OF HIP JOINT

J. JasiNski, B. StopoLnik, B. Woucki, L. JEzIORSKI,
M. Lueas, T. Sz. Gazpzik

Abstract

In this paper presented the new constructional so-
lutions and modernization of the present foreign sta-
bilizers, which are applied for allogenic grafts during
the second hip alloplasty, were made. Production tech-
nology of the implants was elaborated. Moreover, a
prototype batch from biocompatible commercially pure
titanium was made.

Key words: Implants, stabilizers for bone allogenic
grafts, bridging baskets, strengthening baskets, pure
titanium.

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),13-15]

Introduction

There are different reasons for which the results of hip
alloplasty (total cement and cementless endoprostheses)
become worse with time. Aseptic slackening of
endoprosthesis is the main reason affecting a growth in
dysfunction of the limb. It affects an increase in the size of
the bone bearing and widening of the femoral canal. In such
cases the most effective method of repair the bone defects
(cavity-like or partial defects) occurring in the vicinity of
endoprosthesis is an application both tightly stuffed allo-
genic bone grafts and metallic stabilizers. The stabilizers in

RYS. 2. Wybrane instrumentarium chirurgiczne.
FIG. 2. Chosen chirurgical tools.
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przeszczepow kostnych i metalowych stabilizatoréw w po-

® o o o o @ o staci koszykow i siatek chronigcych wszczep przed nad-

miernym przecigzeniem wystepujacym w tych obszarach

[11.
Badania wlasne

Dla uzupetnienia ubytkéw kostnych zaprojektowano,
opracowano technologie i serie prototypowe koszykéw
mostkujacych dwunastu typowymiarow, koszykdéw wzmac-
niajacych o dwdéch $rednicach oraz siatek wzmacniajacych
zwijanych i wyttaczanych. Koszyki mostkujgce do stabiliza-
cji panewek wykonano z blachy tytanowej o grubosci 2 mm,
a pozostate z blachy o grubosci 0,6 mm [2]. Jest to blacha
z atestem biologicznym przeznaczona na implanty wg norm
ISO 5832-2 i ASTM B263-99/1 firmy KOBE STEEL.LTD.
Japan. Wybrane koszyki i siatki przedstawiono na RYS.1.

Opracowana technologia zawiera doboér metody wyci-
nania implantéw przed wyttoczeniem, tak aby struktura
warstwy wierzchniej w obszarze ciecia nie ulegta silnemu
umocnieniu [3]. Zastosowano ciecie strumieniem wody z
dodatkiem proszku sciernego. Umocnienie warstwy wierzch-
niej w strefie ciecia krawedzi implantéw powoduje duze
zmiany energii wewnetrznej materiatu i tworzenia sie rézni-
cy potencjatdow miedzy réznymi strefami, co moze spowo-
dowac w obecnosci ptynow ustrojowych wystepowanie mi-
kropradéw zarodkujacych miejscowe stany zapalne.

Do wyttaczania koszykow i siatek stabilizujgcych panewki i
trzpienie endoprotez zaprojektowano i wykonano komplet
ttocznikéw sktadajacych sie z kilkunastu sztuk do wszyst-
kich typowymiaréw implantow.

Opracowano takze technologie i wykonano kilka komple-
téw specjalistycznych narzedzi i przyrzagdéw majacych za-
stosowanie przy wtoérnej alloplastyce biodra z zastosowa-
niem allogennych przeszczepow kostnych i stabilizatorow.

Nalezg do nich: wiertta do wiercenia otworéw w kosci pod
gwintowanie, gwintowniki, uchwyty z tulejkg prowadzacq
wiertta wkretaki do $rub z otworem na szesciokat, przedtu-
zacze ze sprezystym gietkim watkiem do wiercenia otwo-
réw pod katem, przedtuzacze przegubowe do gwintowania
otwordw pod katem, wkretaki i klucze do blokowania wier-
tta i gwintownikow, chwytaki do wkretéw kostnych oraz przy-
miary gtebokosci wiercenia otworéw w kosci. Wymienione
instrumentarium wykonano ze stali nierdzewnej 2H13 i 3H13
oraz stali austenitycznej 00H17N14M2. Narzedzia byty har-
towane w prézni elektrolitycznie i pasywowane. Wybrane
narzedzia przedstawiono na RYS.2.

Dla wybranych stabilizatoréw - koszyka mostkujgcego pa-
newke sztucznego stawu biodrowego wyznaczono charak-
terystyke biomechaniczng kosc¢ - implant przy obcigzeniach
modelowych, a uzyskane wyniki badan odniesiono do rze-
czywistych warunkow obcigzeniowych w stawie biodrowym

3

the form of baskets and meshes were described in [1]. Re-
lief from an excessive load of the graft, which occurs in those
places, is the main function of the stabilizers.

Experimental

In order to complete the bone defects a prototype batch
of:
- the bridging baskets in 12 type dimensions,
- strengthening baskets in 2 diameters,
- strengthening meshes shaping by bending and stamping

was designed and made.
The bridging baskets used for stabilization of the cups were
made of titanium sheet with the thickness of 2 mm. The
other implants were made of titanium sheet with the thick-
ness of 0.6 mm [2]. Titanium sheet was made in Japan by
the KOBE STEEL, Ltd. according to the ISO 583272 and
ASTM B265-99/1. Moreover, the sheet has a biological cer-
tificate.
The baskets and meshes are shown in FIGURE 1 and 2.
Within the confines of the elaborated production technol-
ogy a method of blanking was chosen in such a way that
hardening of the top layer in the cutting area was minimal
[3]. Finally, cutting by water jet with abrasive dust was ap-
plied.
Hardening of the top layer in the cutting area (an edge of
the implant) causes high changes in internal energy of the
material and creation of the high potential difference be-
tween individual zones. So in the presence of tissue fluid
microcurrents can arise and the local inflammatory states
can be initiated.
In order to shape baskets and meshes, which stabilize both
acetabular cups and stems of the endoprostheses, a set of
stamping dies (consisting of several pieces for all type di-
mensions of the implants) has been designed and made.
Moreover, a production technology of some specialist tools
applying during the second alloplasty of the hip joint with
using allogenic bone grafts and stabilizers has been elabo-
rated. These tools are as follows:
- drills using for making the holes in the bone before thread-
ing,
- screw-taps,
- holders with drill guide,
- screwdrivers with a hexagonal hole,
- extension rods with an elastic and flexible shaft for drilling
the holes under some angle,
- articulated extension rods for tapping under some angle,
- screwdrivers and keys for interlocking of the drill and screw-
taps,
- gripping device of the bone screws,
- gauge for measuring the depth of the drilled hole in the
bone.
The mentioned instrumentarium was made of 2H13 and
3H13 stainless steel and 00H17N14M2 austenitic steel. The
tools were exposed to hardening in a vacuum and then elec-

trolytic polishing and passivation. For the chosen stabiliz-
ers - the bridging basket of the acetabular cup - a
biomechanical characteristics of the "bone - implant sys-
tem" under the model load was determined (FIG.3). Test
results were compared with the real load conditions in the
hip joint after alloplasty operation.

For this reason an experimental analysis of strains and
displacements was carried out [4]. The following methods

R
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were applied:
RYS. 3. Koszyk mostkujacy panewke sztucznego - resistance extensometry (for the chosen sections of the
stawu biodrowego. basket),

- electronic spot interferometry (for the chosen sections of
the basket),

FIG. 3. Bridging baskets of the artificial
acetabulum.
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po jego alloplastyce (RYS.3). W tym zakresie przeprowa- - holographic interferometry (in the bottom area of the bas-
dzono analize do$wiadczalng odksztatcen i przemieszczen ket). L
metodami: tensometrii oporowej w wybranych przekrojach, According to the analysis it was stated that the displace-
elektronicznej interferometrii plamkowej i interferometrii ment and strain values in the bridging basket are on the
holograficznej w rejonie dna koszyka [4]. acceptable level respecting both collaboration with the bone
Na podstawie przeprowadzonej analizy stwierdzono, iz base and mechanical simulation of the surrounding tissue.
wartosci przemieszczen i odksztatcen koszyka mostkuja-
cego sg na poziomie akceptowanym zaréwno ze wzgledu Conclusions
na wspoétprace z podtozem kostnym jak i na symulacje
mechaniczng otaczajacych tkanek. Both the new constructional solutions and moderniza-
. ; tion of the present foreign stabilizers, which are applied for
Uwagi koncowe allogenic grafts during the second hip alloplasty, were made.
Production technology of the implants was elaborated.
Zastosowano nowe rozwigzania konstrukcyjne oraz prze- Moreover, a prototype batch from biocompatible commer-
prowadzono modernizacje juz istniejacych zagranicznych cially pure titanium was made. For the chosen stabilizers -
stabilizatoréw do przeszczepdéw allogennych przy wtornej bridging baskets - biomechanical characteristics of the "ar-
alloplastyce stawu biodrowego. Opracowano technologie tificial bone - implant" system working under the model load
ich wytwarzania wraz z wykonaniem serii prototypowych were tested. The test results were compared with the real
z biozgodnego tytanu technicznego. Dla wybranych sta- load occurring in the hip joint. Both production technology
bilizatoréow - koszykéw mostkujgcych przeprowadzono ba- and sets of specialist instrumentarium, which is used dur-
dania charakterystyki biomechanicznej uktadu sztuczna ing the second hip alloplasty with the application of allo-
kos¢ - implant przy obcigzeniach modelowych oraz odnie- genic bone grafts and stabilizers, have been made.
siono wyniki badan do rzeczywistych warunkéw obcigze-
niowych w stawie biodrowym. Opracowano technologig i Acknowledgements
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Streszczenie Abstract
Badaniu poddano serie probek kompozytowych o The series of polymer matrix composites
osnowie polimerowej (terpolimer PTFE-PVDF-PP), (terpolymer PTFE-PVDF-PP) containing carbon fibers
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zawierajgcej witbkna weglowe. Probki kompozytowe
réznity sie sposobem rozprowadzenia widkien w osno-
wie. Badano cytotoksyczno$c¢ polimeru oraz utwo-
rzonych z niego materiatow kompozytowych, na ludz-
kiej linii komdrek nabtonkopodobnych raka ptuc (ATCC
CCL 185) - A549. Analizowano zmiany iloSciowe i
morfologiczne komérek. W celu okreslenia iloSci
martwych komorek zastosowano metode barwienia
btekitem trypanu. Wykazano, ze zarébwno polimer jak
i jego kompozyty z wtbknem weglowym, nie wykazu-
Jg toksycznego wptywu na komorki linii A549.
[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),15-18]

Wstep

Postep w dziedzinie inzynierii biomateriatow, zwigzany
jest z poszukiwaniem materiatow, ktére posiadajg wiasci-
wosci pozwalajgce na leczenie i uzupetnianie chorych tka-
nek. W leczeniu tkanki kostnej duze nadzieje wigze sie z
coraz szerszym wprowadzaniem do praktyki klinicznej, two-
rzyw kompozytowych. Stosowane powszechnie w dziedzi-
nie osteosyntezy stopy metali, oprocz szeregu dogodnosci
uwalniajg do tkanek toksyczne produkty degradacji, nato-
miast materiaty ceramiczne, oprécz udokumentowanej bio-
zgodnosci z tkankg kostng charakteryzujg sie zbyt wyso-
kim modutem sprezystosci i niskg odpornoscig na kruche
pekanie [1].

Jak wiadomo, optymalne warunki do regeneracji kosci
wystepujg jedynie w przypadku tworzyw implantacyjnych,
ktore zapewniajg komérkom kostnym, zblizony do fizjolo-
gicznego, transfer naprezen. Sytuacja taka ma miejsce, je-
dynie w przypadku tworzyw o parametrach mechanicznych,
zblizonych do tkanki kostnej oraz charakteryzujgcych sie
anizotropig parametréw mechanicznych podobng do kosci.
Dlatego w ostatnich latach, coraz wiekszg uwage poswieca
sie materialom kompozytowym, ktore projektowane sg w
oparciu o mikrostrukture tkanki kostnej [1-2]. Tkanka kost-
na jest kompozytem o wysokiej hierarchii struktury, zbudo-
wanym z fazy organicznej i nieorganicznej. Kompozyty po-
limerowo- widkniste wydajq sie by¢ aktualnie najlepszymi
kandydatami, wsrdd tworzyw stosowanych do leczenia tkan-
ki kostnej. Architektura zbrojgca kompozytu, utworzona z
widkien (np. weglowych), pozwala na daleko idgca modyfi-
kacje parametrow mechanicznych oraz na uzyskanie bio-
mimetycznej anizotropii parametréw mechanicznych. tg-
czenie ze sobg dwdch faz, takich jak polimer i widkna pro-
wadzi do otrzymania tworzywa o odmiennych parametrach
fizycznych i chemicznych, w poréwnaniu z wyj$ciowym po-
limerem. Od rozprowadzenia wtdkien w osnowie polimero-
wej zalezg nie tylko parametry mechaniczne tworzywa ale
réwniez wtasciwosci powierzchniowe, takie jak energia po-
wierzchniowa, chropowatosc¢ i inne. Wydaje sie zatem ko-
nieczne aby przed rozpoczeciem prac zwigzanych z opra-
cowywaniem nowych tworzyw kompozytowych dla zasto-
sowan medycznych, podda¢ badaniom wptyw jaki wtdkno
wywiera na osnowe polimerowa i okresli¢ czy kompozyty
tworzone z osnowg polimerowa sg materiatami nie toksycz-
nymi dla zywych komorek [3-5].

Celem pracy byta analiza cytotoksycznosci polimeru,
oraz utworzonych z niego kompozytéw z witdknem weglo-
wym.

Materialy i metody

Materiaty

Probki do badan przygotowano stosujgc terpolimer PP-
PVDF-PTFE (Aldrich Chemical Co., USA o gestosci d=1600
oraz widkna weglowe TORAYCA (1400) W celu otrzyma-

have been examined. Composite samples had differ-
ent spatial distributions of carbon fibres in their matri-
ces. The cytotoxicity of polymer and its composites
was examined with use of human line of epithelium-
like cells of lung cancer (ATCC CCL 185) - A549.
Quantitative and morphological changes of cells have
been analyzed. The number of deceased cells was
determined using the trypan blue dyeing method. It
has been shown that neither polymer nor its compos-
ites have any toxic effects on cells of A549 line.
[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),15-18]

Introduction

The progress in biomaterials engineering is mostly re-
lated to research on new materials, with properties allowing
for curing and replenishment of diseased cells. In bone tis-
sue treatment serious expectations are connected to broader
application of composite materials to clinical practices. Metal
alloys commonly used in the field of osteosynthesis, be-
sides many advantages, have also drawbacks like the re-
lease of toxic degradation products. Ceramic materials
present well documented biocompatibility with osseous tis-
sue, however they have excessively high modulus of elas-
ticity, and low resistance to brittle fracture [1].

It is known now that optimal conditions for bone regen-
eration occur only in the case of application of implant ma-
terials which can provide osseous cells with load transfer
capability close to physiological values. Such situation may
appear only when using implant materials with mechanical
parameters similar to bone tissue and characterized by
anisotropy of mechanical parameters similar to that exist-
ing in the bone. For these reasons in recent years much
attention is given to composite materials designed on the
basis of microstructural pattern of osseous tissue [1-3]. Bone
tissue is a highly structured composite material made of
both organic and inorganic phases. Among all materials
used in osseous tissue treatment, fibrous polymer compos-
ites currently appear to be the best candidates. The rein-
forcing architecture of the composite made of fibers (e.g.
carbon) allows for broad modifications of mechanical pa-
rameters as well as for achieving the biomimetic anisotropy
of these parameters. Joining such two phases as polymer
and fibers leads to formation of a new material with chemi-
cal and physical parameters different from those of initial
polymer. The distribution of fibers in polymer matrix affects
not only its mechanical parameters, but also the surface
properties, such as surface energy, roughness, etc. It seems
necessary to examine the effects of fibers on polymer ma-
trix before commencing works on design of composite ma-
terials for medical applications. It is also important to define
whether composites based on polymer matrix would not be
toxic for living cells [4-6].

The aim of this work was the analysis of cytotoxicity of
polymer and of composites made on its basis with carbon
fibers.

Materials and methods

Materials

Samples for this study were made using the terpolimer
PP-PVDF-PTFE (Aldrich Chemical Co., USA with density
d=1600, and carbon fibores TORAYCA (1400). In order to
prepare the samples from initial polymer, the solution was
made consising of 5 g PTFE/PVDF/PP and 50 ml of ac-
etone (POCh SA. Gliwice, Poland, cat. no 102480111),
which was poured on Petri dishes and left for evaporation.
The same solution was used for preparation of two types of
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nia probek z wyjsciowego polimeru sporzgdzono roztwor:
stosujac 5 g PTFE/PVDF/PP na 50 ml acetonu (POCh SA.
Gliwice, Polska, cat. no 102480111), ktéry nastepnie wyla-
no na szalke Petriego i pozostawiono do odparowania. Taki
sam roztwor wykorzystano do wytworzenia dwéch rodza-
jow kompozytéw o zréznicowanym utozeniu wiokien. W
przypadku kompozytu oznaczonego jako CP5, potgczono
tkanine weglowg z roztworem polimeru. Druga z prébek
kompozytowych powstata przez potgczenie roztworu poli-
meru z tym samym rodzajem witokien weglowych, jednak-
ze poddanych uprzednio fragmentacji (CP4).

Metody

Prébki polimerowe oraz kompozyty poddano badaniom
przy wykorzystaniu mikroskopu skaningowego, JSM - 5400,
Jeol.

Badania cytotoksycznosci wykonano w Instytucie Immu-
nologii i Terapii Doswiadczalnej - PAN we Wroctawiu zgod-
nie z PN-EN ISO 10993-5 "Biologiczna (POCh SA. Gliwi-
ce, Polska, cat. no 102480111) ocena wyrobéw medycz-
nych - Czes$¢ 5:"Badania cytotoksycznosci: metody - in vi-
tro". W tym celu wykorzystano linie komorkowg A549 - linia
komorek nabtonkopodobnych ludzkiego raka ptuc (ATCC
CCL 185). Hodowle komorek prowadzono w ptynie hodow-
lanym Dulbecco z dodatkiem 10% inaktywowanej (30min,
56°C) surowicy cielecej oraz 100 j/ml penicyliny,100ug/ml
streptomycyny i 2mM/ml L-glutaminy i inkubowano w tem-
peraturze 37°C, w atmosferze 5% CO,. Komorki przeszcze-
piano stosujac roztwér 0,05% trypsyny z 0,02% EDTA w
PBS, o pH 7,2. Badania przeprowadzono metoda bezpo-
Sredniego kontaktu biomateriatéw z jednowarstwowg ho-
dowlg komorek A549 przez 24 oraz 72 godzinach. Na piyt-
ce 24-dotkowej firmy Costar zaktadano hodowle komorek
A549 o gestosci 1x108/ml i inkubowano 24 godzin w tempe-
raturze 37°C, w atmosferze 5% CO,. Po tym czasie usuwa-
no supernatant, a jednowarstwowg hodowle komérek zale-
wano 1 ml ptynem hodowlanym z dodatkiem 2% surowicy
cielecej. Na tak przygotowanag hodowle komorek natozono
probki badanych materiatow (w ksztatcie krazkéw o $redni-
cy 9,6 mm ) i inkubowano 24, oraz 72 godziny w temperatu-
rze 37°C i atmosferze 5% CO,. Kazdy materiat oceniano w
3 powtorzeniach ( po 3 na kazdy czas).

Wyniki

Na RYS. 1. przedstawiono obrazy mikroskopowe po-
wierzchni probek. Prébka z czystego polimeru ma gtadkg
powierzchnie, natomiast na powierzchniach materiatow
kompozytowych wyraznie widoczne sg widkna weglowe,
pokryte warstwg polimeru. Jednakze mikrostruktura kazdej
z probek jest odmienna, w pierwszej (CP5) widkna tworzg
regularny uktad wigzek przenikajgcych sie pod katem 900,
natomiast druga z nich (CP4) ma powierzchnie na ktérej

RYS. 1. Mikrostruktura prébek poddanych
badaniom cytotoksycznosci K1-kompozyt tkanina
weglowal/polimer, K2- kompozyt krotkie wiokna
weglowe/polimer, KO folia polimerowa.

FIG. 1. Microstructure of composite samples: K1-
carbon fabric/polimer, K2- short carbon fibrous/
polimer, KO - polymer foil.

composites with different spatial distribution of fibres. In the
case of composite designated K-1, carbon fabric was com-
bined with polymer solution. Second composite sample was
made with short carbon fibres in polymer matrix (K-2)

Cell cultures: A549 cells (ATCC CCL185).The human
adenocarcinoma lung cell line was maintained in Dulbecco's
modified Eagle's medium essential medium (DMEM) sup-
plemented with 10% C.S., antibiotics (100U/ml penicillin and
100 pg/ml streptomycin ) and 2mM L-glutamine.

Methods

Polymer samples and composites were examined with
use of scanning electron microscope Jeol JSM - 5400
(FIG.1). The morphologies of A549 cells after contact with
biomaterials were observed in reversed phase-contrast
microscope (FIG.2) and compared with A549 culture with-
out materials tested.

Cytotoxicity assay

Cytotoxicicity of the samples was determined in the hu-
man cell line A549 For cytotoxicity test, the cells were seeded
in the 24-well plate (Costar) 1 ml of 1x10° cells/ml in the
culture medium Dulbecco's with 2% calf serum, penicillin
and streptomycin was deposited into each pleate. Samples
of the tested biomaterials were added to prepared cells,
which were then incubated for 24h, 72h at 37°C in the at-
mosphere of 5% CO, in air. The degeneration of cells was
assessed using inverted microscopy at 400x magnification.

Results

FIG. 1. shows photomicrographs of the surfaces of ob-
served samples. The sample of pure polymer has smooth
surface (K-0), whereas on the surfaces of composite mate-
rials carbon fibres coated with polymer layer can be clearly
seen. The microstructure of each sample is different; in K-1
fibres form regular pattern of bundles crossing at 900, while
on K-2 surface randomly distributed fibres of varying length
can be observed.

The results of changes in cell morphologies after con-
tact with the examined samples, also the results of changes
in number of cells, are collected in TABLE 1. TABLE 1A
presents the results after 24 hours incubation of cells A549
with the examined materials, and Table 1B shows the re-
sults after 72 hours of cells contact with these biomaterials.
Performed experiments and the evaluation of biomaterials
cytotoxicity using the in vitro method show that none of these
materials presents cytotoxic behavior. The number of de-
ceased cells is very limited which, according to Standard
PN-EN ISO 10993-5, indicates that these materials are suit-
able for further experiments with living bodies.

RYS. 2. Morfologia komoérek na powierzchniach
badanych materialéw: K1-kompozyt tkanina
weglowal/polimer, K2- kompozyt krotkie wiokna
weglowe/polimer, KO folia polimerowa.

FIG. 2. Morphology of cells contacted with
biomaterial surface: K1-carbon fabric/polymer, K2-
short carbon fibrous/polymer, KO - polymer foil.
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samples

Change of
morphology [%]

Number of dead cells

Number of live
cells [%]

Totalny number
of cells

a) Cytotoxicity assessment of biomaterials contact with cells A549 after 24 hour

KO0 no effect 1

99 5,1x10° no effect

K1 no effect 0

100 6,3 x10° no effect

K2 no effect 0

100 6,5 x10° no effect

kontrola 0

100 7,2 x10° no effect

b) Cytotoxicity assessment of biomateria

Is contact with cells A549 after 72 hour

KO no effect

97 5,4x10° no effect

K1 no effect

93 4,9 x10° no effect

K2 no effect

95 5,8 x10° o effect

kontrola

widoczne sg przypadkowo rozmieszczone widkna o zréz-
nicowanych dtugosciach.

Wyniki zmian morfologii komérek po kontakcie z bada-
nymi probkami, a takze wyniki zmian ilo$ci komorek zebra-
no w TABELI 1. W TABELI 1A znajduje sie zestawienie
wynikéw po 24 godzinnej inkubacji komoérek A549 z bada-
nym materiatem, natomiast w tabeli nr 1B. po 72 godzin-
nym kontakcie komorek z tymi badanymi biomateriatami.
Na podstawie przeprowadzonych badan, oceny cytotok-
sycznosci biomateriatbw metodq in vitro, wykazalismy, ze
kazdy z tych materiatow nie wykazuje dziatania cytotok-
sycznego. llos¢ martwych komoérek jest bardzo mata, co
wg normy PN-EN ISO 10993-5 wskazuje, ze materiaty te
nadajg sie do dalszych badan kontaktu z zywymi organi-
zmami. Morfologie komérek A549 po kontakcie z biomate-
riatami obserwowano w poréwnaniu do hodowli A549 (bez
badanych materiatéw) w odwréconym, kontrastowo-fazo-
wym mikroskopie (RYS. 2).

Whioski

Wszystkie prébki, zaréwno polimer jak i utworzone z nie-
go kompozyty z widknem weglowym nie wykazujg dziata-
nie cytotoksycznego. Komorki linii A549 majg prawidiowg
morfologie (tzn. wrzecionowaty, wydtuzony ksztatt oraz jed-
norodng cytoplazme), przylegajg do podtoza w postaci row-
nomiernej warstwy .
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TAB. 1. Zmiany morfologii komoérek A549 na
powierzchni materialow kompozytowych (K1 i K2)
oraz foli polimerowej (K0), po 24 godzinach (a) i
po 72 godzinach (b).

TAB. 1. Performance of fibrous composite
materials for humane cells A549.

Conclusions

None of the materials examined, neither polymer nor its
composites with carbon fibers, show cytotoxic behavior.
Cells of A549 line have correct morphology (extended fusi-
form and homogenous cyto-plasma), and they adhere to
substrate surface as a uniform and even layer.
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Streszczenie

Przedmiotem badar sg probki roznigce sie para-
metrami mikrostrukturalnymi; (chropowato$c, wielko$¢
i ksztatt poréw) oraz energig powierzchniowg. Probki
wytworzono z polimeru, do ktérego wprowadzano
wtokna weglowe lub wtdkna alginianowe. Réznice
odpowiedzi komérkowej na powierzchnie polimeru
modyfikowanego faza widknistg dotyczg zarowno
przezywalno$ci komorek (fibroblasty, osteoblasty) jak
poziomu wydzielanego przez nie kolagenu. W opar-
ciu wyniki przedstawione w pracy mozna stwierdzic¢
Ze zastosowanie witdkien do modyfikacji polimeru sta-
nowi¢ moze przydatna metode modyfikowania po-
wierzchni wykorzystywang w konstrukcji materiatow
stosowanych dla sterowanej regeneracji tkanek.
[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),19-23]

Wstep

Polimerowe materiaty implantacyjne sg od wielu lat po-
wszechnie stosowane w medycynie. Polimery okreslane
jako biostabilne, stosowane sg zaréwno jako protezy na-
czyn nici chirurgiczne, elementy réznego rodzaju endopro-
tez, jako implanty stosowane w laryngologii stomatologii,
kardiochirurgii lub neurologii. Ostatnio w coraz szerszym
zakresie do praktyki klinicznej wprowadzane sgq kompozy-
ty wytwarzane z polimeréw faczonych z takimi materiata-
mi jak bioaktywna ceramika, witdkna ceramiczne lub we-
glowe. Kompozyty polimerowo- widkniste sg tworzywem
stanowigcym w inzynierii biomateriatéw alternatywe dla
implantéw metalicznych. Obecno$¢ widkien w osnowie
polimerowej pozwala na modyfikacje parametrow mecha-
nicznych polimeru, zarbwno w obszarze wytrzymatosci,
modutu sprezystosci jak i pozwala na otrzymanie implan-
tow o biomimetycznej anizotropii witasciwosci mechanicz-
nych. Rozprowadzenie fazy modyfikujacej, w matrycy poli-
merowej wptywa zardowno na wytrzymatos¢é kompozytu ale
réwniez na energie powierzchniowg i mikrostrukture mate-
riatu.

Szczegdlnym typem ztozonego materiatu kompozyto-
wego sg implanty wykorzystywane w technice GTR.
Sterowana regeneracja tkanki kostnej (GBR) jest skutecz-
ng technika leczenia ubytkow kosci zwtaszcza ubytkow ko-
Sci zuchwy. Zasada metody polega na stworzeniu optymal-
nych warunkow regeneracji tkanki kostnej i stosowana moze
by¢ réwniez wszedzie tam gdzie niezbedna jest szybka
odbudowa tkanki kostnej. Membrany GTR muszg charak-
teryzowac otwartg porowatoscia, pozwalajgcg na migracje
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Abstract

The aim of this study was to examine the samples
with different surface topography and surface energy.
Experimental materials were made of polymer, to
which carbon or alginate fibres were introduced. Dif-
ferences in cellular response to polymer surfaces
modified with fibrous phase concern both viability
(fibroblasts and osteoblasts) and the level of their col-
lagen production. Based on obtained results it may
be concluded that application of fibres for polymer
modification may become a useful method of confer-
ring functionality to the surface, suitable for construc-
tion of materials applicable in controlled tissue regen-
eration.

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),19-23]

Introduction

Polymer implant materials have been widely applied in
medicine within the past several years. Polymers defined
as biostable find use as vascular implants, surgical threads
and elements of various types of endoprostheses. They are
also useful as laryngological, dental, cardiosurgical and
neurological implants. Recently, composites made of poly-
mers combined with such materials as bioactive ceramics,
ceramic or carbon fibres, are being increasingly used in clini-
cal practises. Fibrous polymer implants become an alter-
native to metal implants in biomaterials engineering.

The presence of fibres in polymer matrix allows for modifi-
cation of mechanical parametres of polymer (strength,
modulus of elasticity), as well as it enables the formation of
implants with biomimetic anisotropy of mechanical proper-
ties. The distribution of modifying phase within polymer
matrix affects both composite strength and its surface en-
ergy, and also the microstructure of the material.

Implants applied in GTR technique are particular types of
composite materials. Controlled regeneration of bone tis-
sue (GBR) is an effective technique of healing bone defi-
cits, in particular deficits in submaxilla bone. The principle
of the method is based on creation of optimal conditions for
regeneration of bone tissue and may be also applied every-
where, where the fast restoration of bone tissue is required.
The GTR membranes must be characterised by open po-
rosity allowing for migration of components necessary for
appropriate cell functioning, and the presence (in surface
layer) of the phase which supports restoration of bone tis-
sue.

Composites made of biostable polymer matrix modified
with carbon fibres were the object of this study. The experi-
ments were also carried out on polymer membranes made
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skfadnikéw niezbednych dla prawidtowego funkcjonowania
komorek oraz obecnoscig w warstwach powierzchniowych
fazy, ktéra wspomagac bedzie odbudowe tkanki kostne;j.

Przedmiotem badan byty kompozyty z osnowg biosta-
bilnego polimeru, do ktérej wprowadzano faze modyfikuja-
cg w formie widkien weglowych. Obok kompozytéw bada-
nia dotyczyty membran polimerowych do wytworzenia kté-
rych uzyto kompozytéw polimer/rozpuszczalne wtékno al-
ginianowe.

Celem pracy byta analiza odpowiedzi komorkowej na
funkcjonalizaowang przy pomocy wiokien resorbowalnych
(rozpuszczalnych) i biostabilnych matryce polimerowa. Ma-
teriaty w formie membran i kompozytéw polimerowo - wiok-
nistych, roznigce sie mikrostrukturg i energig powierzch-
niowg kontaktowano z dwoma typami komérek w warun-
kach in vitro.

Materialy i metody

Materiaty

Do wytworzenia probek wykorzystano terpolimer PTFE/
PVDV/PP (Aldrich Chemical Co., USA nr katalogowy 45
458-3) o gestosci d=1.6 Rozpuszczalnikiem byt aceton
(POCh SA Gliwice nr katalogowy 102480111). Widkna we-
glowe AGH (otrzymane z prekursora PAN, karbonizowane
w 1400°C ) poddawano fragmentacji do postaci pojedyn-
czych witdkien o diugosci 1,2+0,25 mm. Wtdkna alginiano-
we wykonano w Katedrze Wiékien Sztucznych, Politechni-
ki £6dzkiej. Roztwor przedzalniczy wykonano z alginianu
sodu (Biopolimer,AS Protanal LF 20/60 o przewadze blo-
kow kwasu guluronowego ok. 65%)

W celu otrzymania probek polimerowych sporzgdzono
roztwor terpolimeru: stosujac 5 g PTFE/PVDF/PP na 50 ml
acetonu. Nawazke wtokien weglowych rozprowadzono w
roztworze terpolimeru przy uzyciu ptuczki ultradzwiekowej.
i wylano na szalke Petriego. Nastepnie podano swobodne-
mu odparowaniu przez 24 godziny. W ten sposoéb otrzy-
mano lity kompozyt; widkno weglowe kroétkie/polimer (ozna-
czony jako CP1). Membrany wykonano w analogiczny spo-
s6b dodajac do polimeru widkna alginowe (oznaczenie
CP2). Sam roztwér polimeru bez faz modyfikujgcych po-
stuzyt do wykonania prébek w postaci folii polimerowych
(oznaczenie CPO0). Materialy kompozytowe zawierajgce
rozpuszczalny biopolimer w postaci widkien., poddano in-
kubacji w wodnym roztworze soli fizjologicznej. W wyniku
inkubacji otrzymano porowate membrany, w ktérych pory
powstaty w wyniku rozpuszczenia obecnego w materiale
alginianu sodu. Membrane scharakteryzowano z punktu jej
przepuszczalnosci, wyniki przedstawiono na RYS.5. Prze-
puszczalnos¢ badano w doswiadczeniu w ktérym membra-
ne umieszczano na granicy roztworu 0,1M NaCl i wody
destylowanej. Mierzono wzrost przewodnictwa wody na-
stepujacy w wyniku dyfuzji jonéw Na+ i Cl- poprzez badang,
membrane.

Metody

Mikrostrukture powierzchni materiatéw kompozytowych
obserwowano w skaningowym mikroskopie elektronowym
JSM - 5400, Joel przy powiekszeniu 20 i 50 razy. Na RYS.3
przedstawiono obrazy powierzchni czystej probki polime-
rowej oraz kompozytu witokno weglowe / polimer. Na RYS.4
zebrano mikrofotografie powierzchni kompozytow z algi-
nian /polimer oraz utworzonych (przez wyptukiwanie) z nich
membran.

Charakterystyke stanu powierzchni badanych materia-
tow dokonano metodg dynamiczng pomiaru kata zwilzenia,
uzywajac aparatu DSA 10 Kruss (Niemcy). Swobodng ener-
gie powierzchniowg wyznaczono metodg Owensa-Wend-

of polymer and soluble alginate fibres. The aim of the work
was the analysis of cellular response to polimer matrix,
functionalized with use of resorbable (soluble) and biostable
fibres. Materials in form of membranes and fibre/polymer
composites of different microstructures and surface ener-
gies, were put in contact with two types of cells under in
vitro conditions.

Materials and methods

Terpolymer PTFE/PVDV/PP (Aldrich Chemical Co.,
USA) with density d=1.6g/cm3 was used for sample manu-
facturing. Acetone (POCh SA Gliwice) was used as solvent.
Carbon fibres were obtained from PAN precursor (Mavilon
Hangary), carbonized at 1400°C. Alginate fibres were pre-
pared by Man Made Fibres Institute, Lodz Technical Uni-
versity, Poland. Spinning solution was prepared from so-
dium alginate (Biopolymer, AS Protanal LF 20/60, with domi-
nating blocs of guluron acid, ~ 65%). The terpolymer solu-
tion: 5 g PTFE/PVDF/PP per 50 ml of acetone, was poured
onto a Petri platter and was let to free evaporation during
24 hours. This way the samples of polymer foils were ob-
tained (CPO0). The weighed portion of defragmented carbon
fibres was introduced to terpolymer solution using ultrasonic
bath, and after the solvent evaporation the short carbon fi-
bre/polymer composite (CP1) was obtained. Membranes
were fabricated in two stages: firstly the short alginate fibre/
polymer composite was prepared, and then this composite
was subjected to incubation in distilled water, which caused
pore formation due to dissolution of sodium alginate present
in the material (CP2). The permeability of the membrane
was characterised by placing it between the 0,1M NaCl so-
lution and the distilled water. The conductivity increase was
measured based on diffusion of Na+ i Cl- ions through the
membrane (FIG.5).

The surface morphology of composite materials was ob-
served using scaning electron microscope Jeol, JSM-5400.
FIG.3 show surface images of polymer sample (foil)(CPO),
and carbon fibre/polymer composite (CP1). FIG.4 present
the photomicrographs of membrane surfaces. The free sur-
face energy was determined using Owens-Wendt method
(DSA 10 Kruss). The vapour of measuring liquids consisted
of double distilled water UHQ and the di-iodomethane
(Aldrich Chemical Co., USA).

Biological examinations were performed on disc-shaped
samples of diametre of 21 mm, sterilised on both sides us-
ing the UV radiation during 30 min. Human line of hFOB
1.19 osteoblasts and HS-5 fibroblasts were applied in the
study. Cell cultures were developed in 12-well culture plates,
where the samples were placed in well bottoms and cell
suspension in culture liquid was added. Cultures were grown
in the incubator with 5% CO, / 95% air atmosphere at the
temperature of 37°C, during 7 days. Cell viability was deter-
mined by modified method, using the metabolism of MTT
dye in mitochondria (activity of mitochondrial dehydroge-
nase). Type 1 collagen concentration for both cell lines
(osteoblasts and fibroblasts) was determined using the
ELISA test.

Results and discussion

SEM

The results of microscopic observations indicate differ-
ences in topography of the surfaces of all examined sam-
ples. The surface of solid polymer sample is smooth, while
introduction of short carbon fibres to polymer matrix signifi-
cantly modifies its surface. The composite sample shows
exposed fibres, forming irregular arrays of randomly oriented
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RYS. 1. Poziom kolagenu typu | produkowanego
przez komorki tkanki tacznej: osteoblasty i
fibroblasty na powierzchniach badanych
materiatow.

FIG. 1. Level of collage type | produced by MG 63
on the surfach of materiale: CP0-polymer foli, CP1-
short carbon fibre/polymer composite, CP2-
membranes with short carbon fibre/polymer/
alginate.

ta. Parg cieczy pomiarowych byta woda podwajnie destylo-
wana UHQ i dijodometan (Aldrich Chemical Co., USA, cat.
no. 15-84-29).

Badania biologiczne wykonano na prébkach w ksztatcie
krazkéw o $rednicy 21 mm srednicy wyjatowionych obu-
stronnie za pomocg promieniowania UV przez 30 minut.
Do badan uzyto ludzka linie osteoblastéw hFOB 1.19 i ludzkg
linie fibroblastéw HS-5. Hodowle komérkowe poprowadzo-
no w 12 - dotkowych ptytkach hodowlanych, w ktérych na
dnie umieszczano badane probki i dodawano zawiesine
komdrek w medium hodowlanym. Hodowle przeprowadza-
no w inkubatorze w atmosferze, 5% CO, / 95% powietrze w
temperaturze 37°C (fibroblasty) lub 34°C (osteoblasty) przez
7 dni. Zywotno$é komérek oznaczono zmodyfikowang
metodg wykorzystujgcg metabolizm barwnika MTT w mito-
chondraich (aktywnos¢ dehydrogenazy mitochondrialnej)-
RYS.2. Oznaczenie stezenia kolagenu typu | dla obu typow
linii komorkowych: osteoblastycznej i fibroblastycznej ozna-
czono przy pomocy testu ELISA.

Wyniki i dyskusja

SEM

Wyniki badan mikroskopowych wskazujg na réznice w
topografii powierzchni wszystkich badanych prébek. Po-
wierzchnia litej probki polimerowej jest gtadka natomiast
wprowadzenie do polimeru krotkich widkien w znacznym

RYS. 3. Obraz SEM powierzchni probek czystego
polimeru (CP0) i kompozytu polimerowo-
weglowego CP1.

FIG. 3. Surface microphotographs of terpolymer
(2-CP0) and of the composite polymer with carbon
fibers (3-CP1).
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RYS. 2. Przezywalnos¢ komorek tkanki tacznej:
osteoblastéow i fibroblastow na badanych
materiatach.

FIG. 2. Cells viabilityLevel of collage type |
produced by MG 63on the surfach of materiale:
CPO-polymer foli, CP1- short carbon fibre/polymer
composite, CP2-membranes with short carbon
fibre/polymer/alginate.

fibres coated with polymer layer. Polymer membranes pro-
duced by washing out of alginate fibres have surfaces show-
ing pores of irregular as well as spheroidal shape.

Surface energy

The results indicate that introduction of carbon fibres to
polymer affects not only the surface topography, but also
the value of surface energy. Higher surface energy value
observed in the case of composite samples (carbon fibre/
polymer) as compared to the angle for polymer matrix alone,
may be related to changes of chemical composition of poly-
mer introduced to the matrix by carbon fibre surface. On
the other hand, the introduction of alginate fibres to poly-
mer matrix as the pore-generating agent does not affect
significantly the value of polymer's surface energy (TABLE

1).

The 'in vitro' examination

The biological studies indicate that cell viability (both
fibroblasts and osteoblasts), in contact with examined ma-
terials is high, and sometime it exceeds the detection level.
However, both viability and the level of collagen secretion
(type 1), is different for different samples. The osteoblasts
survivability in contact with composite surface is high (around
130%), whereas the viability of fibroblasts is much lower as
compared to pure polymer. Viability of osteoblasts in con-
tacts with the membrane is close to survivability in contact
with the surface of pure polymer, while fibroblasts viability
is remarkably lower.

As it can be noted from FIG. 1, the modification of poly-

FIG. 4. Obraz SEM powierzchni prébek kompozytu
membranowego CP2.

FIG. 4. Surface microphotographs of terpolymer
based samples without alginate (membrane).
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stopniu modyfikuje powierzchnie. Na powierzchni probki
kompozytowej widoczne sg wyeksponowane witdkna, ktére
tworza nieregularny uktad przypadkowo zorientowanych
widkien pokrytych warstwg polimeru. Membrany polimero-
we powstate w wyniku wyptukania widkien alginowych maja
powierzchnie na ktorych widoczne sg pory zaréwno o ksztat-
tach nieregularnych jak i kulistych.

Energia powierzchniowa

Wyniki wskazuja, ze wprowadzenie do polimeru wtdkien
weglowych wpltywa nie tylko na topografie powierzchni ale
réwniez modyfikuje stan chemiczny powierzchni. Wyzsza
warto$¢ energii powierzchniowej, obserwowana w przypad-
ku probki kompozytowej (polimer/wtékno weglowe) w po-
réwnaniu z wartoécig kata dla osnowy polimerowej zwig-
zana jest najprawdopodobniej ze zmianami w chemicznej
budowie polimeru jakie wprowadza do osnowy powierzch-
nia widkna weglowego. Pomiedzy osnowg polimerowa a
powierzchnia wtokien weglowych zachodzi reakcja, w kto-
rej angazowane sag zarowno grupy funkcyjne z powierzchni
widkien jak i grupy funkcyjne polimeru. Natomiast wprowa-
dzenie do osnowy polimerowej widkien alginianowych jako
srodka porotwérczego nie wptywa In istotny sposéb na
wartos¢ energii powierzchniowej polimeru (TABELA 1).

Badania in vitro

Badania biologiczne wskazuja, ze przezywalnos¢ ko-
morek zaréwno fibro jak i osteo w kontakcie z materiatami
badanymi jest wysoka a niekiedy przewyzsza poziom kon-
troli. Jednakze, zaréwno przezywalno$¢ komérek jak i po-
ziom wydzielanego przez nie kolagenu (typ |) jest r6zna dla
poszczegdlnych probek. Przezywalnosé osteoblastow w
kontakcie z kompozytem jest wysoka (ok. 130%), zas prze-
zywalnos¢ fibroblastéw jest duzo nizsza w poréwnaniu z
czystym polimerem. Przezywalno$¢ osteoblastéw w kon-
takcie z membrang jest zblizona do przezywalnosci w kon-
takcie z powierzchnia czystego polimeru. Natomiast prze-
zywalnos¢ fibroblastow jest wyraznie nizsza. Co podobnie
jak w przypadku prébki kompozytowej zdaje sie przema-
wiac za tym, ze chropowato$¢ powierzchni wptywa nega-
tywnie na przezywalnosci fibroblastéw natomiast poprawia
stopien przezywalnosci osteoblastow.

Jak wida¢ z RYS.2 modyfikacja polimeru wptywa ma po-
ziom kolagenu wydzielanego przez komorki kontaktowane
z badanymi materiatami. Poziom kolagenu typu |, wydzie-
lanego przez komorki (fibroblasty, osteoblasty) w kontak-
cie z badanymi prébkami jest najwyzszy dla komorek kon-
taktowanych z kompozytem widkno weglowe/polimer w
poréwnaniu z pozostatymi probkami, natomiast najnizszy
dla komoérek kontaktowanych z membrana.

Podsumowanie

Kompozytowe tworzywa, to przede wszystkim materiaty
otrzymywane w celu poprawy wtasciwosci wytrzymato$cio-
wych. Zastosowanie w medycynie kompozytéw polimer/
widkno prowadzi do otrzymania implantéw o z goéry zapro-
jektowanych parametrach mechanicznych. Wyniki przed-
stawione w artykule wskazujg na nowe mozliwosci w za-
kresie funkcjonalizowania materiatéw dla celéw medycz-
nych, jakie stwarzajg kompozyty widkniste. Wprowadze-
nie widkien do matrycy polimerowej prowadzi do zmian
parametréw powierzchni materiatu, istotnych z punku wi-
dzenia reakcji komorek na sztuczne tworzywo. Zastosowa-
nie widkien do konstrukcji implantéw z osnowg polimerowg
modyfikuje topografie powierzchni oraz wptywa na wielko$é
energii powierzchniowej a tym samym decyduje o odpo-
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RYS. 5. Zestawienie zmian przewodnictwa
jonowego dla probek kompozytowych
inkubowanych 37°C/ 14 dni / H,O.
FIG. 5. Curves of ionic conductivity for incubated
samples (37°C degree / 14 days).

Polymer CP0O
Polymer-carbon fibers CP1

99,7+¢2,5 | 20,31+1,62
87,2+2,5 | 24,000,67

93,8+2,42 | 20,28+0,61

Polymer- alginate fibers
(membrane) CP2

TABELA 1. Wyniki pomiarow kata zwilzania.
TABLE 1. Results of the contacts angle
measurements for the samples before and after
modification.

mer affects the level of collagen released due to contact of
cells with the examined materials. The collagen type | level,
released by cells (osteoblasts and fibroblasts) in contact
with the examined samples, is the highest for cells having
contact with carbon fibre/polymer composite, as compared
to other samples, whereas it is the lowest for cells having
contact with the membrane material only.

Summary

Composite materials are being manufactured predomi-
nantly in order to improve their mechanical properties. The
application of fibre/polymer composites in medicine opens
the possibility of producing implants with designed mechani-
cal parametres. Results of this study point out new possi-
bilities which can be acquired by medicinal application ma-
terials in terms of functionality, presented by the abilities of
fibre composites. Introduction of fibres to polymer matrix
leads to variation of surface parametres of the material,
which are important from the point of view of cell reaction to
polymers. The surfaces, the topographies of which have
been modified by carbon fibre, beneficially affect the viabil-
ity of osteoblasts being in contact with them, while this phe-
nomenon can not be observed on porous surfaces. In the
case of fibroblasts, each type of modification leading to in-
crease in surface roughness, causes the decrease of their
survivability. The application of fibres for design and manu-
facturing of implants based on polymer matrix modifies the
surface topography and affects the value of surface energy,
thus determines the response of cells to composite materi-
als.

MATERIA

wiedzi komérek na tworzywa kompozytowe.
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Streszczenie

Celem pracy byto wykonanie wktadek protezy sto-
py z materiatow kompozytowych o kontrolowanych
wtasciwos$ciach na podstawie wynikow badan wtasci-
wosci mechanicznych préobek kompozytowych. Uzy-
to kompozytéw o osnowie z zywicy epoksydowej
modyfikowanych tkaning weglowg oraz hybrydowg
weglowo - aramidowa.

Badania wykazaty, ze kompozyty zawierajgce tka-
nine hybrydowq charakteryzujg sie lepszymi wtasci-
wosciami mechanicznymi w poréwnaniu do kompo-
zytéw z wibknami weglowymi, ktére sq kruche i wcze-
Sniej ulegajg zniszczeniu. Protezy wykonane z kom-
pozytow modyfikowanych tkaning hybrydowg weglo-
wo - aramidowg powinny bezpiecznie spetnia¢ swoje
funkcje biomechaniczne, nie narazajgc pacjenta na
ryzyko ich uszkodzenia podczas codziennej aktyw-
nosci.

Stowa kluczowe: proteza stopy, kompozyty, wtok-
na weglowe, tkanina hybrydowa
[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),23-26]

Wprowadzenie

Amputacja jest powaznym zabiegiem chirurgicznym, kté-
ry w wielu wypadkach przynosi ulge w bélu, cierpieniu i cho-
robie, a czesto ratuje zycie. Gtéwnym powodem amputaciji
konczyny dolnej sg choroby naczyn obwodowych oraz cu-
krzyca.
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Abstract

The aim of this work was to prepare prosthetic in-
serts made of composite materials with controlled
properties, based on results of examination of me-
chanical properties of composite samples. Compos-
ites with epoxy resin matrix modified with carbon fab-
ric, as well as hybrid carbon-aramid fabric, have been
used in this study.

The experiments proved that composites contain-
ing hybrid fabric have better mechanical properties
than composites containing only carbon fibres, which
are brittle and subjected to premature damage. Pros-
theses made of composites modified with hybrid car-
bon-aramid fabric should safely fulfil their mechanical
functions, without exposing patients to risk of dam-
age during every day's activity.

Keywords: foot prosthesis, composites, carbon fi-
bres, hybrid fabric

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),23-26]

Introductions

Amputation is a serious surgical procedure, which in many
cases relieves the pain, suffering and ailment, and very of-
ten saves the life. Major reasons for lower limb amputa-
tions are diseases of peripheral vessels and the diabetes.

For most people, particularly the young ones, the loss of
limb is a tremendous drama, affecting strongly their psy-
che. For this reason, it is important to prepare the appropri-
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Dla wiekszo$ci ludzi, zwtaszcza mtodych, utrata kon-

® o o o 0 0 ® czyny jest ogromnym dramatem, wptywajacym na ich psy-

chike. Dlatego bardzo wazne jest wytworzenie protezy, ktéra
dzieki swojej funkcjonalnosci, a takze estetyce umozliwi
szybsze dostosowanie sie do nowych warunkéw oraz fa-
twiejszg akceptacje protezy. Wspotczesna protetyka dzieki
zastosowaniu nowych materiatéw i rozwojowi technik wy-
twarzania elementéw, oferuje protezy doskonale imitujace
zdrowg konczyne.

W konstrukcjach stopy protezowej wykorzystuje sie ele-
ment ruchomego stawu skokowego lub imitacje ruchomej
stopy dzieki miekkiej stopie typu SACH (solid ankle cushion
heel). Jest to najczesciej stosowany typ stopy, ktéry cha-
rakteryzuje sie prostotg, matym ciezarem, trwatoscig i ni-
ska ceng. Miekka stopa protezowa zapewnia pewien kom-
fort chodzenia, guma dobrze absorbuje sity uderzenia,
oszczedzajac tym samym kikut, biodro, kregostup. Stopy z
ruchomym elementem kostki i stopy SACH, szczegdlnie w
niskich amputacjach posiadajg pewng wade: zapadajq sie,
nie sprezynujg, nie oddajg energii. Dlatego tez nowocze-
sne materiaty takie jak kompozyty weglowe lub hybrydowe,
kiedy$ stworzone dla przemystu lotniczego i kosmicznego,
coraz czesciej znajdujg zastosowanie w protetyce dzieki
swoim wiasciwosciom mechanicznym. W odréznieniu od
tradycyjnych materiatow kompozyty te majg wysokg wytrzy-
mato$¢ wiasciwg i wysoki modut sprezystosci. Opracowa-
na przez Van Philips'a konstrukcja stopy oparta na sprezy-
nie wykonanej z kompozytu wzmacnianego witoknami we-
glowymi zostata powszechnie uznana za najlepsze rozwig-
zanie z punktu widzenia biomechaniki, poniewaz podczas
chodzenia stopa sprezynuje magazynujac i oddajgc ener-
gie, przez co poruszanie sie na protezie jest znacznie mniej
meczace. Jest to szczegdlnie korzystne dla ludzi aktywnych,
uprawiajacych fizyczna rekreacje lub sport.

Wykonana wktadka protezy stopy petni funkcje mecha-
niczne (sprezystosc¢, wytrzymatos¢ itp.), natomiast za este-
tyke odpowiedzialny jest specjalnie wykonany polimerowy
profil, przypominajacy wygladem stope ludzka. Profil ten
jest w srodku pusty, a przestrzen wewnatrz jest doktadnie
wyprofilowana do zamontowania wkfadki (RYS. 1).

Profil ten jest zbedny, jesli méwimy o protezowaniu spor-
towcdw, gdzie najwazniejszg kwestig jest odpowiednia wy-
trzymatos¢ i sprezystos¢, natomiast wzgledy estetyczne sg

ate prosthesis, which due to its functionality and aesthetics,
would enable faster adaptation to new conditions and easier
acceptance of prosthesis. Today's prosthetics, due to ap-
plication of new materials and development of new manu-
facturing technologies, offers prostheses perfectly imitating
healthy limb.

Constructions of foot prosthesis apply the element of
mobile ankle joint or imitation of mobile foot based on soft
foot type SACH (solid ankle cushion heel). This is the most
common type of artificial foot, which is characterized by sim-
plicity, low weight, durability and low price. Soft prosthesis
foot assures full comfort of walking, the rubber absorbs well
the impact force, thus saving stump, hip and spine. Feet
with mobile ankle element and feet SACH have specific
drawbacks in cases of low amputations: they collapse, they
do not spring-back, and do not render back the energy.

Therefore modern materials, such as carbon and hy-
brid composites, time ago developed for avionics and aero-
space industries, now more often find use in prosthetics
due to their excellent mechanical properties. As opposed to
traditional materials, these composites have high specific
strength and high modulus of elasticity. Foot construction
designed by Van Philips is based on spring made of carbon
fibre reinforced composite, and has been commonly recog-
nized as the best solution from biomechanical point of view,
since during walking the foot springs back, storing and re-
leasing energy, which makes moving with use of this pros-
thesis much less tiring. This is particularly advantageous
for active people, who practice physical recreation and/or
sports.

Foot prosthesis insert fulfils mechanical functions (elas-
ticity, strength, etc.,), whereas a specially prepared poly-
mer profile is responsible for aesthetics; it looks very simi-
lar to human foot. This profile is empty inside, and the in-
side space is precisely profiled for mounting the insert (FIG.
1).

This profile is of no importance as far as athlete's pros-
theses are concerned, where appropriate strength and elas-
ticity are the key issues, and aesthetic considerations are
rather negligible (FIG. 2).

The aim of the present work was the preparation of foot
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RYS. 1. Przyktady wkiadek i protez stop.

FIG. 1. Examples of inserts and foot prostheses. RYS. 2. Protezy stop stosowane u sportowcow.

FIG. 2. Foot prostheses used by athletes.
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pomijane (RYS. 2).

Celem niniejszej pracy byto wykonanie wktadki protezy
stopy z materiatéw kompozytowych o kontrolowanych wia-
Sciwosciach.

Materialy i metody

Do otrzymania probek do badan, a nastepnie wktadki
protezy stopy uzyto zywicy epoksydowej LH 160, utwar-
dzacza H 147 (Havel-Composites) oraz:

1. tkanin weglowych o gramaturach - 93g/m?i 160 g/m?

2. tkaniny hybrydowej (weglowo - aramidowej) o gramatu-
rze 165 g/m? (Angeloni).

Opracowane wktadki przedstawiono na RYS.3.

W celu otrzymania kompozytu wykorzystano metode lami-
nowania recznego (metode kontaktowa). Prébki doswiad-
czalne o okreslonej wielkosci i ksztatcie, przesycano zywi-
cq i uktadano w formie pokrytej separatorem, a nastepnie
umieszczano w prasie potgczonej z uktadem grzewczym.
Proces utwardzania kompozytu nastepowat w trzech eta-
pach temperaturowych (50°C/1h; 60°C/1h; 70°C/5h). Do
wykonania doswiadczalnych probek do badan wykorzysta-
no podgrzewang prase znajdujacq sie w laboratorium Wy-
dziatu Inzynierii Materiatowej i Ceramiki Akademii Gorni-
czo-Hutniczej w Krakowie. Do wykonania ostatecznej wkfad-
ki protezy postuzyta forma wykonana ze stali.

Wykonano wkfadki réznigce sie dtugoscig tzw. profile krot-
kie i dtugie. Probki kompozytowe oraz profile spetniajace
funkcje wktadki w protezie stopy poddano badaniom wy-
trzymato$ci na zginanie oraz badaniom zmeczeniowym
obejmujacym 2x105 cykli przy statym odksztatceniu row-
nym 4 mm.

Wyniki i dyskusja

Na RYS. 4 przedstawiono zalezno$¢ wytrzymatosci na
zginanie od odksztatcenia dla prébek wykonanych z kom-
pozytow weglowych oraz weglowo-aramidowych. Jak wy-
nika z rysunku, zaleznosc ta dla prébki wykonanej z kom-
pozytu zywica epoksydowa-tkanina weglowa (wegiel 160)
ma charakterystyczny przebieg jak dla materiatéw kruchych.
Odmienny przebieg, zblizony do pseudoplastycznego, ob-
serwuje sie dla kompozytu wzmacnianego tkaning hybry-
dowa (aramid - wegiel 165). Roznice te wynikajg z wiekszej
odksztatcalnosci widkien typu Kevlar zawartych w tkaninie
hybrydowe;j.

Proteza wykonana z tego materiatu nawet po wystgpie-
niu pekniecia bedzie wiec w stanie przenosi¢ obcigzenia,
co zabezpiecza pacjenta przed jej naglym uszkodzeniem
lub zniszczeniem.

Kolejne wykresy (RYS. 5i RYS. 6) przedstawiajq zalez-
nosci naprezenia od odksztatcenia oznaczone w prébie tréj-
punktowego zginania dla opracowanych wktadek protezo-

Trwatos¢ / Durability

30

25
20 1
o “"‘
= 15 e
o 10 “=8~"", Aramid-carbon 165
©
2 —~—Carbon 160

0 1 2 3 4 5 6 7

Odksztatcenie / Deformation [mm]

RYS. 4. Zaleznos¢ naprezenia od odksztatcenia dla
badanych prébek

FIG. 4. Stress-strain relationship for examined
samples

prosthesis insert from composite materials with controlled
gradient properties.

Materials and methods

The epoxy resin LH 160 and the hardener H 147 (Havel-
Composites) were used for fabrication of experimental sam-
ples, together with:

1. carbon fabric of specific weights: 93g/m? and 160 g/m?
2. hybrid fabric (carbon-aramid) of specific weight 165 g/m?
(Angeloni).

Designed inserts are shown in FIG. 3.

The hand lamination method (otherwise - contact method)
was applied for preparation of the composite. Experimental
samples of specific size and shape were saturated with resin
and they were laid inside the mould covered with a separa-
tor. In the next step, they were placed inside the press con-
nected to heating system. The process of composite hard-
ening took place in three temperature stages (50°C/1h; 60°C/
1h; 70°C/5h). Experimental samples for testing were made
at the laboratory of Faculty of Materials Science and Ce-
ramics, AGH-UST. The final prosthesis inserts were made
using steel mould.

This way inserts of different length were prepared, i.e. short
and long profiles. Composite samples and profiles fulfilling
foot prosthesis insert function were subjected to bending
strength tests and fatigue tests, covering 2x105 cycles at
constant strain equal to 4 mm.

RYS. 3. Wkiadki badane w pracy.
FIG. 3. Inserts examined in this study.

Results and discussion

FIG. 4. shows "bending stress-strain" relationship for
samples made of carbon and carbon-aramid hybrid com-
posites. As it can be seen from this figure, the examined
relationship for sample made of epoxy resin-carbon fabric
(carbon 160) composite, has the shape characteristic of
brittle materials. Different shape, similar to pseudo-plastic
behaviour, can be observed in the case of composite rein-
forced with hybrid fabric (aramid-carbon 165). These differ-
ences result from higher deformability of Kevlar type fibres
included in hybrid fabric.

Prosthesis made of this material, even after crack occur-
rence, will be able to transfer the loads, thus will protect the
patient from its sudden damage or destruction. Next figures
(FIG. 5 and FIG. 6) show the stress-strain relationship de-
termined during the 3-point bending tests of prosthesis in-
serts designed.

In the case of prosthetic inserts containing aramid fibres
the strain over 10% higher than in the case of pure carbon
fibre composites can be observed. Additionally, from com-
parison of Figs. 5 and 6, it may be observed how the bend-
ing strength depends on profile shape. Shorter profile, at
assumed strain of 7mm can bear much larger stresses than
the longer profile. The fatigue tests performed on short and
long profiles did not show any change of stress-strain char-
acteristic within the examined cycles. This is confirmed by
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RYS. 5. Zaleznos¢ naprezenia od odksztatcenia dla
protez - krotszych profili.

FIG. 5. Stress-strain relationship for short-profile
prostheses.

Short profil
7
Carbon 160

6

5
c . A
= Carbon 93
o 3

2

1 Aramid-carbon

165
0 T
0 2 4 6 8
Odksztatcenie / Deformation [mm]

RYS. 7. Zaleznos¢ sita - odksztatcenie dla wktadek
wyjsciowych.
FIG. 7. Stress-strain relationship for initial inserts.

wych.

W przypadku wkiadek protezowych zawierajgcych wtékna
aramidowe obserwuje sie kilkanascie procent wyzsze od-
ksztatcenie niz w przypadku czystych kompozytéw weglo-
wych. Dodatkowo z poréwnania rysunkéw 5 i 6 mozna za-
obserwowac jak wytrzymato$¢ na zginanie zalezy od ksztattu
profili. Profil krétszy, przy zatozonym odksztatceniu rownym
7 mm jest w stanie przenosi¢ o wiele wieksze obcigzenia
niz dtuzszy profil. Badania zmeczeniowe przeprowadzone
na krétkich i dtugich profilach w zakresie badanych cykli nie
wykazaty zmian charakterystyki naprezenie - odksztatce-
nie. Potwierdzajg to wyniki przedstawione na RYS. 7 i 8.

Whioski

Kompozyty zawierajgce widkna weglowe sg kruche i ule-
gaja zniszczeniu wczesniej niz kompozyty z tkaning hybry-
dowa. Oba typy probek wykazujg stabilne wtasciwosci me-
chaniczne w zakresie badanych cykli obcigzen. Ze wzgle-
du na sposdb pekania i wyzsze wartosci odksztatcen wy-
daje sie, ze wktadki zawierajace tkaniny hybrydowe weglo-
wo - aramidowe sg korzystniejsze w konstrukcjach protezy
stopy. Protezy wykonane z tego materiatu powinny bez-
piecznie spetnia¢ swoje funkcje biomechaniczne, nie nara-
zajac pacjenta na ryzyko ich uszkodzenia podczas codzien-
nej aktywnosci.

Podziekowanie

Praca finansowana z dziatalnosci statutowej AGH, nr
umowy 11.11.160.116

4,00
3,00 Carbon 160 =
E 2,00 Carbon 93
o 1,00 _/'/./ ramid-carbon
0.00 }M |
0 1 2 3 4 5 6 7

Odksztatcenie /Deformation [mm]

RYS. 6. Zaleznos¢ naprezenia od odksztatcenia dla
protez - dtuzszych profili.

FIG. 6. Stress-strain relationship for long-profile
prostheses.

Long profil

4 Carbon 93

Carbon 160

2 ﬂmid—carbon
P— fee

0 2 4 6 8

6 [MPa]

Odksztatcenie / Deformation [mm]

RYS. 8. Zaleznos¢ sita - odksztatcenie dla wktadek
po 2x105 cykli.

FIG. 8. Stress-strain relationship for inserts after
2x105 cycles.

the results shown in FIGs. 7 and 8.
Conclusions

Composites containing carbon fibres are brittle and sub-
jected to damage earlier than composites with hybrid fab-
ric. Both types of samples show stable mechanical proper-
ties within the range of examined loading cycles. Seen the
mode of fracture and higher strain values it appears that
inserts containing hybrid carbon-aramid fabric are more
suitable for foot prosthesis construction. Prostheses made
of that material should safely fulfil their biomechanical func-
tions, without exposing patient to risk of their damage dur-
ing daily activities.
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PERSPEKTYWY ZASTOSOWAN
HYDROZELI POLIMEROWYCH

| ELASTOMEROW TERMOPLA-
STYCZNYCH JAKO MATERIALOW
CHRZESTNOPODOBNYCH

PauLiNA ZDEBIAK, MIROstawA EL FrRaY

PoLITECHNIKA SzczECINSKA, INSTYTUT POLIMEROW,
LABORATORIUM BIOMATERIALOW | POLIMEROW FUNKCJONALNYCH,
uL. Putaskieco 10, 70-322 Szczecin

Streszczenie

Waznym problemem zwigzanym z uszkodzeniami
chrzgstki stawowej jest jej rekonstrukcja. W pracy
dokonano analizy probleméw zwigzanych z chrzgst-
kg stawowg, jej budowg, wiasciwosciami oraz meto-
dami rekonstrukcji. W pracy zostang omoéwione ma-
teriaty wykorzystywane w inzynierii tkankowej jako
rusztowania dla regeneracji tkanki chrzestnej. Jak
dotad jednak, idealne rusztowanie dla chrzastki nie
zostato jeszcze zidentyfikowane. Dokonano przegla-
du polimerowych materiatow hydrozelowych i elasto-
merowych rozwijanych i proponowanych jako mate-
riaty na sztuczng chrzgstke.

Stowa kluczowe: hydrozele, kopolimery multiblo-
kowe, chrzgstka

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),27-35]

Wprowadzenie

Degeneracja lub uszkodzenia stawoéw stanowig powaz-
ny problem medyczny. Szacuje sie, ze ok. 40 miliondw Ame-
rykanéw cierpi z powodu chordb zwyrodnieniowych stawow
lub urazéw powypadkowych [1]. Obecnie jednym z najczest-
szych sposobow terapii przy dolegliwo$ciach odtamywania
sie chrzgstek jest zastepowanie catych stawow. Inne meto-
dy leczenia ogniskowego uszkodzenia chrzgstki obejmujg,
zarowno usuwanie martwych tkanek, jak i transplantacje
osteochondrycznych allograftéw albo chondrocytéw [1]. Al-
ternatywnym podej$ciem, ktoére potencjalnie moze zredu-
kowa¢ zachorowanie i czas wyzdrowienia jest artroskopo-
we zastepowanie uszkodzonej chrzastki syntetycznymi bio-
materiatami, ktore stymulujg naturalne zachowanie tkanki
[2]. Do najczesciej stosowanych biomateriatéw nalezg hy-
drozele polimerowe, ktore nalezg do najszybciej rozwijaja-
cych sie materiatéw polimerowych. Podobng dynamike ob-
serwuje sie w odniesieniu do elastomeréw termoplastycz-
nych, a cechg faczacq te obydwie grupy materiatow jest
ogromna réznorodno$¢ postaci i form oraz mozliwo$¢ zmian
wihasciwosci fizykochemicznych w szerokich granicach (po-
limery te moga by¢ projektowane "na miare").

Pojawienie sie hydrozeli datowane jest na rok 1960, kie-
dy Wichterle i Lim [3] po raz pierwszy zaproponowali uzy-
cie sieci hydrofilowych z poli(2-hydroksyetylometakrylanu)
(PHEMA) do otrzymania soczewek kontaktowych. Od tego
czasu wzrosto zainteresowanie hydrozelami i ich wykorzy-
stanie w zastosowaniach biomedycznych i farmaceutycz-
nych stale rosnie [4].

Naturalne i syntetyczne hydrozele zatrzymujg wode w
tréjwymiarowej sieci fancuchow polimerowych [2]. Ostatnie
zainteresowania opracowaniem nowych syntetycznych hy-
drozeli i kompozytéw hydrozelowych mozna przypisac ich

® 0 00000 0000000000000 0000000000000000000000

THE PERSPECTIVES

OF POLYMERIC HYDROGELS
AND THERMOPLASTIC
ELASTOMERS AS CARTILAGE-
LIKE MATERIALS

PAULINA ZDEBIAK, MIROStAWA EL FRAY

PoLITECHNIKA SzczECINSKA, INSTYTUT POLIMEROW,
LABORATORIUM BIOMATERIALOW | POLIMEROW FUNKCJONALNYCH,
uL. Putaskieco 10, 70-322 SzczeciN

Abstract

The most important problems to injured articular
cartilage is the tissue reconstruction. Detailed analy-
sis of problem associted with articular cartilage, its
structure, properties and methods of reconstruction
were reviewed in this work. Specifically, different ma-
terials used in tissue engineering as scaffolds for car-
tilage regeneration were discused. The ideal scaffold
for cartilage has not yet been identified. Polymeric
hydrogels and elastomer materials are particularly
interesting materials for artificial cartilage and these
were also reviewed.

Key words: hydrogels, multiblock copolymers,
cartilage

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),27-35]

Introduction

Articular degeneracy or injury is an important medical
problem. It is estimated, that 40 millions of Americans suf-
fer for articular degenerative diseases or injuries [1]. The
replacement of the whole joints is one of the most frequent
therapeutic methods within the cartilage repair. Another
treatment method of the local damage of cartilage includes
also transplantation of osteochondral allografts or
chondrocytes [1]. Alternative approach which can poten-
tially reduce the illness and recovery time is an arthroscopic
replacement of damaged cartilage by synthetic biomaterials
which stimulate the natural behaviour of tissue [2].

The most frequently used biomaterials are polymeric
hydrogels. They belong to the most quickly developing poly-
meric materials. Similar dynamics is observed with respect
to thermoplastic elastomers. Great variety of possible
shapes and forms as well as physical-chemical proprieties
in a wide composition range is characteristic feature for both
groups of materials (they can be "tailor-made").

Development of hydrogels is dated for 1960, when
Wichterle and Lim [3] proposed for the first time the use of
hydrophilic net of poly(2-hydroxyethyl-methacrylate)
(PHEMA) for contact lenses. From that time, significant in-
terest on hydrogels and their utilization in biomedical and
pharmaceutical applications has been observed [4].

Natural and synthetic hydrogels entrap water in a three-
dimensional polymer net [2]. The latest studies of new syn-
thetic hydrogels and hydrogel composites have originated
from the great interest on unique combination of properties
such as permeability, biocompatibility, hydrophilicity and
small friction coefficient [5]. In comparison to other synthetic
biomaterials, hydrogels have relatively high water content,
softness and plasticity, possess physical proprieties similar
to living tissue. The low interfacial tension inflicts that they
show the minimum tendency to adsorption of proteins from
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unikalnej kombinaciji takich wtasciwosci jak przenikalnos¢,
biokompatybilno$¢, hydrofilowo$¢, oraz maty wspotczynnik
tarcia [5]. W poréwnaniu do innych syntetycznych biomate-
riatdbw, hydrozele dzieki relatywnie wysokiej zawartosci
wody, miekkosci i plastyczno$ci, posiadajg zblizone do zy-
wej tkanki wiasciwosci fizyczne. Niskie napiecie miedzyfa-
zowe sprawia, iz wykazujg one minimalng tendencje do
adsorpcji protein z ptynéw fizjologicznych [6].

Biomateriaty hydrozelowe znalazty szerokie biomedyczne
zastosowanie np. do transportu lekéw, jako soczewki kon-
taktowe, implanty rogowkowe i skfadniki skory, $ciegna,
wigzadta, chrzastki i kosci [6].

Krytyczng barierg ograniczajaca ich uzycie do zastoso-
wan gdzie przenoszone sg obcigzenia, takich jak zastepo-
wanie zniszczonych tkanek chondrotycznych, jest brak wy-
starczajgcych wtasciwosci mechanicznych powierzchni sta-
wow (mata wytrzymato$¢) w narzuconych warunkach ob-
cigzen [2,5,7]. Naturalne fgczenia stawow sg poddawane
Sciskaniu i sitom $cinajgcym kilkakrotnie wiekszym od wagi
ciata przy milionach cykli odksztatcen w trakcie ich "zycia".

Wiasciwosci hydrozeli sg okreslane przez rodzaj mono-
meréw w kompozycie, gestos¢ usieciowania i warunki poli-
meryzacji [8]. Probujac udoskonali¢ wtasciwosci hydrozeli
nadajgcych sie do zastosowan biomedycznych jako mate-
riaty przenoszace obcigzenia, wprowadzono materiaty kom-
pozytowe, stosujac jako dodatki gume czy szkto, uzyto
zwigzki sieciujgce takie jak aldehyd glutarowy oraz proce-
dure zamrazanie - topnienie w celu zainicjowania czescio-
wej krystalizaciji [9].

Natomiast wcigz wzrastajace zainteresowanie, poczgw-
szy od lat 60-tych, elastomerami termoplastycznymi (TPE)
zwigzane jest z tym, ze charakteryzujq sie one dobrymi wia-
Sciwosciami mechanicznymi oraz mozliwo$cig wielokrotne-
go, tatwego i ekonomicznego przetworstwa [8]. Elastomery
termoplastyczne stosunkowo niedawno wyodrebnity sie jako
nowa grupa polimerow konstrukcyjnych, a ocena ich wia-
Sciwosci jest przedmiotem intensywnych badan wielu ze-
spotéw naukowych na swiecie [8].

Elastomery termoplastyczne posiadajg wtasciwosci gumy
[8,9], ale materiaty te mogg by¢ przetwarzane tradycyjng
technika, jakg stosuje sie do tworzyw termoplastycznych.
Ich przetwdérstwo mozna prowadzi¢ metodg prasowania lub
wyttaczania w temperaturach wyzszych od temperatury
zeszklenia lub temperatury topnienia krystalicznych domen
segmentéw sztywnych, co stwarza mozliwos¢ wielokrotne-
go przetworstwa elastomerdw termoplastycznych [8]. Przez
dobdr odpowiedniego rodzaju surowcow i ich stosunkow
ilosciowych, mozna otrzymac¢ wyroby o réznej twardosci i
elastycznosci, bez potrzeby stosowania dodatku plastyfi-
katorow [9].

Wiele wyrobéw produkowanych dotychczas z gumy
mozna z powodzeniem wytwarza¢ z TPE ze wzgledu na
proste przetworstwo i recykling odpadéw bez zmian wiasci-
wosci materiatu [8,9]. Rozwdj m.in. sprzetu medycznego
spowodowat, ze TPE o specyficznych witasciwosciach sg
materiatami coraz bardziej poszukiwanymi przez konstruk-
toréw jak i odbiorcéw (pacjentéw) [8]. Jest to grupa polime-
réw, ktéra znalazta szereg zastosowan praktycznych, z
medycznymi wigcznie np.: polimery do rekonstrukcji tka-
nek migkkich czy systemy kontrolowanego uwalniania le-
kow [9].

Budowa i witasciwosci chrzastki.

Powierzchnie stawowe sa to idealnie gtadkie zakoncze-
nia koéci pokryte chrzastkg stawowag, bedacg rodzajem
amortyzatora w stawie [10]. Chrzastka stawowa jest zwartg
tkankg taczna, rownoczesnie sztywng i elastyczng, ktéra

physiological liquids [6].

Hydrogel biomaterials found wide biomedical applications
as drug carriers, contact lenses, corneal implants and com-
ponents of skin, tendon, ligament, cartilage and bone [6].
The critical barrier which restricted their application as ma-
terials for load transfer in tissue replacement is the lack of
sufficient mechanical proprieties of joint surfaces (small stiff-
ness) during physiological loading [2,5,7]. The natural joints
are subjected to loads several times larger from the body
weight at million cycles of deformations in their "life".

Hydrogel proprieties are determined by monomers com-
position, the cross-linking density and polymerization con-
ditions [8]. Trying to improve hydrogel proprieties resulting
as useful materials for load transfer, such additives as glu-
taraldehyde are added as cross-linking agents and proce-
dure of freezing/thawing process for initiating the partial crys-
tallization is used [9].

Increasing from the 60-ies, an interest on thermoplasic
elastomers (TPE) is arising from their good mechanical pro-
prieties and possibility of multiple, easy and economic
processing [8]. Thermoplastic elastomers are categorized
as new group of engineering polymers, and evaluation of
their properties is an object of intensive investigations of
many groups worldwide [8].

Thermoplastic elastomers possess proprieties of rub-
ber-like materials (rubber-like elasticity) [8,9], but they can
be processed by traditional processing techniques as ther-
moplastics. Their processing can be carried out in tempera-
tures higher than glass temperature or melting-point, which
creates the possibility of multiple processing of thermoplas-
tic elastomers [8]. By selection of suitable monomers and
their concentration, various products of different hardness
and elasticity, without the need of usage of addition plasti-
cizers can be prepared [9].

Many goods produced traditionally from rubber can be
successfully produced from TPE with regard to simple
processing and recycling of wastes without change in the
material proprieties [8,9]. Development of medical equip-
ment resulted in great demand for TPEs of specific proper-
ties coming out from designers and customers (patients)
[9]. Itis the group of polymers which already has found many
practical applications in medicine including e.g.: polymers
for soft tissues reconstruction or drug delivery systems [9].

Structure and propriety of cartilage

The articular surfaces are ideally smooth bone finishing
coated with articular cartilage, being a kind of damper in
joint [10]. Articular cartilage is compact connective tissue,
simultaneously stiff and elastic, without nerves [10,11]. Itis
feed by diffusion of nutritious substances from the blood-
vessels of perichondrium surrounding the cartilage. It shows
the small intensity of metabolism.

Articular cartilage behaviour is determined by physical
proprieties of tissue [10]. Physico-chemically, articular car-
tilage behaves as stiff biological hydrogel [12]. The behavior
of articular cartilage is determined by physical properties of
the tissue. Cartilage is a biphasic material consisting of a
solid phase (about 15% - 32%) and a fluid phase (about
68% - 85%). The solid phase is mainly composed of colla-
gen and proteoglycans. Collagen fibrils are responsible for
the tensile and shear stiffness of cartilage. Proteoglycans
are responsible for biomechanical properties of cartilage in
compression. The fluid phase is mainly composed of water.
Exudation of the fluid and the movements of the water
through cartilage are dominant mechanisms controlling the
compressibility of the tissue. The general proprieties of car-
tilage were shown in TABLE 1.
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Cecha

Property
Grubog
Thickness
Uwodnienie kompozytu
Water content
Wytrzymato& na &iskanie
Compression strength
W spétczynnik Poissona
Poisson coefficient
Przepuszczalno&
Permeability
Wytrzymato& na rozcigganie
Tensile strength
Wytrzymato&t na sztywno& poprzeczng
Transverse Stiffness

0,5-7,1 mm

do 80%

0,1-2,0 MPa

0,2

5,0x 10 "° m*/Ns

14 — 25 MPa

6 —130 MPa

TABELA 1. Wiasciwosci chrzagstki.
TABLE 1. Properties of cartilage.

nie posiada naczyn i zakonczen nerwowych [10,11]. Odzy-
wiana jest drogg dyfuzji substancji odzywczych z naczyn
krwionosnych ochrzestnej otaczajgcej chrzgstke. Wykazu-
je matg intensywnosc¢ przemiany materii.

Zachowanie sie chrzgstki stawowej determinowane jest
przez fizyczne wiasciwosci tkanki [10]. Fizykochemicznie,
chrzagstka stawowa zachowuje sie jak sztywny biologiczny
hydrozel [12]. Matryca chrzastki jest zbudowana z wtdkien
kolagenowych (50 - 60% ciezaru w stanie suchym tkanki),
proteoglikanéw (30 - 50% ciezaru w stanie suchym tkanki)
oraz biatka kolagenowego i glikoproteidéw [10]. Chrzastka
jest dwufazowym materiatem sktadajgcym sie z fazy statej
(okoto 15 - 32%) i fazy ptynnej (okoto 68 - 85%). Faza stata
jest przewaznie kompozytem kolagenu i proteoglikandw.
Widkna kolagenowe sg odpowiedzialne za rozcigganie i
scinanie sztywnej chrzgstki. Proteoglikany sg odpowiedzial-
ne za wiasciwosci biomechaniczne chrzgstki przy $ciska-
niu. Faza ptynna stanowi przede wszystkim wode i dominu-
ja tu mechanizmy kontrolne $cisliwosci tkanki [10]. Ogdlne
wtasciwosci chrzastki zestawiono w TABELI 1.

Kiedy chrzgstka jest sciskana, woda jest z niej wyciska-
na, grubos¢ chrzastki zmniejsza sie i ptyn przecieka na ze-
wnatrz matrycy. Woda wyciskana jest tak dtugo, az zosta-
nie osiggnieta rownowaga naprezenia. Kiedy obcigzenie
usuwa sie, woda jest wciggana z powrotem do chrzastki.

Z innego punktu widzenia chrzastka stawowa jest struk-
turalnie niejednorodng i wielowarstwowa tkankag z wtdkna-
mi wzmachniajagcymi strukture kompozytu. Ten kompozyt
zbudowany jest z trzech warstw: powierzchniowej, srodko-
wej i gtebokiej. W kazdej z trzech warstw witdkna kolageno-
we majg inng orientacje [10], co przedstawia RYS. 1.

Przyczyny i sposoby rekonstrukcji
chrzastki

Gdy mozliwosci przenoszenia obcigzen przez chrzast-
ke zostajg przekroczone dochodzi do jej uszkodzenia i zwy-
rodnienia [10]. Wady stawowe chrzastki sg gtébwnym pro-
blemem w chirurgii ortopedycznej, poniewaz uszkodzona
chrzastka ma ograniczong zdolnos¢ do samoregeneracji z
powodu nieobecnosci unaczynienia i zakonczeh nerwowych
w tkance [13,14]. Konsekwencje tych uszkodzen majg
ogromne znaczenie spoteczne i ekonomiczne [15].

Operacyjna interwencja zalezy od objawdw u pacjenta,
wieku, poziomu aktywno$ci, wielko$ci uszkodzenia i obej-
muje ona od klasycznego artroskopowego usunigcia mar-
twych komoérek z uszkodzonej tkanki do najbardziej poza-
danego biologicznego podejscia procedury autologicznej
transplantacji komorki [15].

povierzchnia stawawa

warshra Zevnetrzn (Sizgowa)
(10-20%)

C‘Od Ne.— ini3 przephynaia
Gogd o_ kast poddchrzastkowa
S st gehczasta

RYS. 1. Budowa wewnetrzna chrzastki stawowe;j.
FIG. 1. Internal structure of articular cartilage.

When cartilage is compressed, the water moves aside,
cartilage thickness decreases, and fluid leaks out of the
matrix. Water is moving until stress equilibrium is obtained.
When loading is removed, water is drawn back into the car-
tilage.

From another point of view, articular cartilage is struc-
turally inhomogeneous and a multilayered tissue with a fiber-
reinforced composite structure. This composite is composed
of three structural zones: superficial, middle and deep. In
each of these zones the collagen fibrils are oriented differ-
ently (FIG. 1).

Cartilage reconstruction

When the possibility of the load transfer by cartilage be-
comes crossed over, the severe injury and degeneracy can
occur [10]. Defected articular cartilage is a main problem in
orthopaedic surgery because injured cartilage has limited
ability to self-aggregation because of absence of vasculari-
zation and peripheral nerves in the tissue [13,14]. Conse-
quences of these damages are huge in term of social and
economic impact [15].

Surgical intervention depends from patient symptoms,
the age, the activity level, the size of damage and comprise
classical arthroscopic removal of dead cells from damaged
tissue as well as the most desirable biological approach of
procedure utilizing the autologous transplantation of cells
[15].

Traditional therapies to repair damaged cartilage include
alloplastic and allogenic implants and more recently autolo-
gous chondrocyte transplantation. The former therapies are
limited by donor tissue availability and donor site morbidity,
while the latter therapy requires surgical removal of healthy
cartilage and is limited by the size of the defect. As an alter-
native to these current therapies, efforts in tissue engineer-
ing of cartilage have led to the development of biocompatible,
biodegradable scaffolds onto which cells are seeded.

Polymer materials in cartilage
reconstruction

Polymer hydrogels

The polymer hydrogels are interesting materials in car-
tilage reconstruction. These substances consist of solid and
liquid phase. Hydrophilic polymer is a solid phase, embed-
ded in a liquid phase containing water molecules. Hydrogels
are hydrophilic, three-dimensional nets which absorb large
amount of water (it can even make up 95% mass) or bio-
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Tradycyjne leczenie, majace na celu naprawienie uszko-

® o o o o ® ® (zonej chrzastki obejmuje techniki alloplastyki i obcego

pochodzenia implanty oraz bardziej pozgdang autologicz-
ng transplantacje chondrocytéw. Ten pierwszy sposob le-
czenia ograniczony jest dostepnoscig tkanki dawcy i za-
chorowalnoscig miejsca dawcy, natomiast druga terapia
wymaga chirurgicznego usuniecia zdrowej chrzastki i jest
ograniczona wielko$cig uszkodzenia. Alternatywg dla wy-
zej wymienionych metod leczenia jest dgzenie do rozwoju
biokompatybilnych, biodegradujacych rusztowan, na ktérych
namnaza sie komorki [13].

i3

RYS. 2. Sie¢ hydrozelowa.
FIG. 2. Hydrogel network.

Materialy polimerowe w rekonstrukcji
chrzastki

Hydrozele polimerowe

Interesujacymi materiatami do zastosowan w rekonstruk-
cji chrzastki sg hydrozele polimerowe. Substancje te skta-
daja sie z fazy statej i ptynnej. Faza stala, ktérg sg polimery
hydrofilowe, stanowi rusztowanie dla fazy ptynnej, ktérg sa
czasteczki wody. Hydrozele sg hydrofilnymi, tréjwymiaro-
wymi sieciami, ktére wchianiajg duze ilosci wody (moze
nawet stanowi¢ 95% masy) lub biologicznych ptynéw
(RYS.2). Jest to cecha poréwnuijaca je do biologicznych tka-
nek zywych [16]. Zdolnos¢ wchianiania ptynow, bez trwatej
utraty ksztattu i wiasciwosci mechanicznych, jest bardzo
istotng cechg hydrozeli spotykang rowniez w wielu orga-
nach naturalnych takich jak np.: miesnie, sciegna, chrzgst-
ki, jelita. Sorpcja wody przez hydrozele spowodowana jest
ich hydratacjg. Brak rozpuszczalnosci hydrozelu wynika naj-
czesciej z istnienia wigzan kowalencyjnych pomiedzy po-
szczegolnymi makroczgsteczkami (hydrozele chemiczne),
cho¢ moga to by¢ réwniez wigzania wodorowe lub oddzia-
tywania elektrostatyczne (hydrozele fizyczne, pseudozele).
Poniewaz woda i polimer wzajemnie sie przenikajg, nie moz-
na w specznianych hydrozelach wyrézni¢ fazy zdyspergo-
wanej, w takim sensie, jak ma to miejsce w przypadku za-
wiesin czy emulsji [17].

Hydrozele sg hydrofilowymi sieciami polimerowymi mo-
gacymi zaabsorbowac wode w ilosci tysigckrotnie przewyz-
szajacej ich suchg mase. Moga by¢ stabilne chemicznie,
ale takze biodegradowac oraz rozpadac sie. Moga one tak-

logical liquids (FIG. 2). This feature is comparing hydrogels
to biological alive tissues [16]. Absorption ability of liquid,
meringues of durable loss of shape and mechanical propri-
ety is the very essential feature of hydrogels occurring also
in many natural organs such as e. g.: muscles, tendon, liga-
ment, intestine. In hydrogels, sorption of water is due by
their hydration. The lack of dissolubility of hydrogel results
more often from the existence of covalent bonds between
individual macromolecules (chemical hydrogels), though
they can be also hydrogen bonds or electrostatic interac-
tions (physical hydrogels, pseudogel). Because water and
polymer forms interpenetrating network, it is not possible to
distinguish dispersed phase, in that sense as in suspen-
sions or emulsions [17].

Hydrogels are hydrophilic polymer nets liable to absorb
water in amount multiplied by thousands as compared to
dry mass. They can be chemically stable, but also biode-
gradable as well as breaking up. They can also form vari-
ous physical shapes i.e.: formed solid shapes (contact
lenses), matrices from compressed powder (tablets or oral
capsules), microbeads (bioadhesion carriers), backings (for
implants or tablet capsules), membranes ("path" for drug
transportation), capsule for liquids (heating- or cooling-sen-
sitive gels) [18].

Poly(vinyl alcohol) PVA

One of the hydrogels is poly(vinyl alcohol) (PVA). PVA
is a synthetic resin produced by polymerisation of vinyl ac-
etate followed by hydrolysis of the poly(vinyl acetate) poly-
mer. The degree of polymerisation determines the molecu-
lar weight and viscosity in solution. The degree of hydroly-
sis reflects the extent of conversion of the poly(vinyl ac-
etate) to the poly(vinyl alcohol) [19].

PVA hydrogel possesses a three dimensional open cell
structure. The material will withstand the action of dilute
acids, strong alkalis and solution of common detergents [19],
but excellent solubility in water. Although PVA-hydrogel has
the above advantages, its strength is rather low. The me-
chanical properties of PVA-hydrogel can be improved from
PVA solution by the procedure of repeated freezing-thaw-
ing and form so-called cryogels.

PVA cryogel can be prepared by the process of repeated
freezing-thawing and dehydration in vacuum, and its elas-
tic modulus is close to that of natural cartilage. PVA cryogel
have low elastic modulus, good biocompatibility, excellent
transparency. PVA molecules exist as a continuous phase
and water molecules are dispersed in the continuous phase.

They possess high compatibility to blood. They are in-
vestigated for applications as artificial cartilage as well as
special intervertebral discs. They make possible the diffu-
sion and exchange of internal liquids, they are supportive
and resistant to stresses. They can be used for patients
with spine defects and pain discomfort [20].
Poly(ethylene glycol) - hydrogel

Poly(ethylene glycol)(PEG) is characterized by low mo-
lecular weight compared to poly(ethylene oxide)(PEQO). PEG
is used as hydrophilic copolymers component. Poly(ethylene
glycol) is widely used in many biomedical applications be-
cause of its set of outstanding physico-chemical and bio-
logical properties such as hydrophilicity, lack of toxicity,
antigenocity and immunogenocity [21].

High molecular weight poly(ethylene oxide) possesses
a long history in biomedical uses [18]. It is non-toxic, water-
soluble polymer, widely and mainly used in pharmaceutical
industry. PEO hydrogel found use as dressings and drug
delivery systems. The copolymers of ethylene oxide and
propylene oxide can be used as injectable matrices for
chondrocytes transplantation [21].

MATERIA

ze przybiera¢ rozmaite fizyczne formy tj.: uformowane sta-

N



te ksztatty (soczewki kontaktowe), matryce ze sprasowa-
nego proszku (tabletki lub kapsutki doustne), mikroczagstki
(bioadhezyjne nosniki), pokrycia (na implanty lub powtoki
na kapsuiki i tabletki), membrany ("Sciezka", przez ktorg
nastepuje transport lekéw), kapsutki dla ptynow (zele wraz-
liwe na podgrzewanie lub chtodzenie) [18].

Poli(alkohol winylowy) PVA

Jednym z przedstawicieli hydrozeli jest poli(alkohol wi-
nylowy) (PVA) otrzymywany w wyniku hydrolizy poli(octa-
nu winylu). Wiasciwosci fizyczne i chemiczne poli(alkoholu
winylowego) zalezg w znacznym stopniu od struktury wyj-
sciowego poli(octanu winylu) oraz stopnia i warunkoéw hy-
drolizy [19].

Hydrozele PVA posiadajg tréjwymiarowg otwartg struk-
ture czasteczkowa. Sg odporne na dziatanie rozcienczo-
nych kwasoéw, mocnych zasad i roztworéw powszechnych
detergentéw [19], doskonale za$ rozpuszczajg sie w wo-
dzie. Sieciowane chemicznie (gtdwnie aldehydem glutaro-
wym) nie sg zbyt wytrzymate. Jedng z metod poprawy wta-
Sciwosci mechanicznych PVA jest ich sieciowanie fizyczne
i tworzenie tzw. kriozeli (cryogels).

Kriozele z PVA przygotowuje sie przez wielokrotne po-
wtarzanie procesu zamrazania - topnienia i dehydratacje w
prézni. Modut elastycznosci tak przygotowanych materia-
tow jest bliski wartosci naturalnej chrzagstki. Kriozele PVA
majg niski modut elastycznosci, dobrg zgodnos¢ biologicz-
ng, doskonatg przezroczystosé. W hydrozelach z PVA, cza-
steczki polimerowe stanowig faze ciagta, a czasteczki wody
$q W niej rozproszone [7].

Posiadajg wysokg kompatybilno$¢ do krwi. Stosowane
sg w badaniach nad rozwojem sztucznych chrzastek oraz
jako specjalne dyski miedzykregowe. Umozliwiajg one dy-
fuzje i wymiane ptyndéw wewnatrzustrojowych, sg odporne
na obcigzenia, dobrze podtrzymujg ciezar. Stosowane sg u
pacjentow z wadami kregostupa i dolegliwosciami bolowy-
mi [20].

Hydrozele na bazie poli(glikolu etylenowego) PEG

Poli(glikol etylenowy)(PEG) charakteryzuje sie nizszym
ciezarem czasteczkowym w poréwnaniu do poli(tlenku ety-
lenu) (PEO). PEG tworzy kopolimery, w ktérych ma cha-
rakter hydrofilowy. Jest szeroko stosowany w wielu biome-
dycznych aplikacjach z powodu jego statych, wyrdzniaja-
cych sie fizyko-chemicznych i biologicznych wiasciwosci
takich jak hydrofilowo$¢, brak toksycznosci, antygenicznosc
i immunogenicznos¢ [21].

Poli(tlenek etylenu) o wysokich ciezarach czasteczko-
wych posiada juz dosy¢ dtugq historie w zastosowaniach
biomedycznych [18]. Jest nietoksycznym, rozpuszczalnym
w wodzie polimerem szeroko stosowanym gtéwnie w prze-
mys$le farmaceutycznym. Hydrozelowy PEO znalazt zasto-
sowanie jako opatrunki i systemy dozowania lekéw. Kopo-
limery tlenku etylenu i tlenku propylenu, mogg by¢ stoso-
wane jako wstrzykiwalne matryce w transplantacji chondro-
cytow [21].

Kopolimery poli(tlenku etylenu) i poli(tlenku propyle-
nu)

Pluronic i Poloksamer sg to nazwy handlowe trojbloko-
wych kopolimeréw typu ABA zbudowanych z poli(tlenku
etylenu) (PEO) oraz poli(tlenku propylenu) (PPO) o wyso-
kich ciezarach czasteczkowych. Sa to materiaty, ktérych
interakcja z wodg moze by¢ kontrolowana przez ich sktad
oraz temperature [22].

Wodne roztwory tych kopolimeréw wykazujg interesu-
jacy fenomen agregacji pod wptywem temperatury, jako re-
zultat hydrofobowej natury blokéw PPO. Przy niskiej tem-
peraturze i stezeniu kopolimery blokowe na bazie PEO i
PPO wystepujg w roztworze w postaci rozpuszczonych mo-
nomerow. Mogg one jednak pod wptywem zwiekszonej tem-
peratury i ich stezenia organizowac sie w micele zbudowa-

Copolymers of poly(ethylene oxide) and poly(propylene
oxide)

Pluronic and Poloksamer are trade names of three block
copolymers of ABA type. They are composed of
poly(ethylene oxide)(PEG) and poly(propylene oxide)(PPO)
of high molecular weight. The pluronics-water interaction
can be controlled by their composition and temperature [22].

Water solutions of these copolymers show the interest-
ing phenomenon of aggregation upon temperature change,
as result of hydrophobic nature of PPO blocks. At low tem-
perature and concentration, block copolymers based on
PEO and PPO forms solutions of dissolved monomers.
However, under increased temperature and concentration
they can get organized in micells composed from copoly-
meric blocks.

The solutions of copolymers possess very good
thermogelation and bioadhesion proprieties and are poten-
tially good materials for use in medical and dental applica-
tions, e.g: as adhesive lining, or injectable drug carriers for
mucous membrane surface [22].

The gelation time and their properties can depend from
molecular weight, functional groups and degree of cross-
linking during their synthesis. The kinetics of gelation can
be controlled by monomers concentration, monomer type,
concentration and type of initiator, pH and temperature.
Some forms are hard and significantly swelled water and
stable by longer time [22].

The three block copolymers PEO-PPO-PEO are widely
used in different fields of industry such as: biotechnology or
pharmaceutical industry due to their unique superficial pro-
prieties, low toxicity and minimum immunological host re-
sponse [23].

Bioresobable polymers

The tissue engineering methods are based mainly on
cells and growth factors manipulation as well as usage of
different substrata being scaffold for new tissue formation
or these methods are used for grafting of remodeled tissue
[11].

Tissue cartilage can also be produced using tissue en-
gineering approach, but ideal scaffold for cartilage has not
been identified yet. Such scaffolds can be produced from
biodegradable elastomeric polyurethanes, which were evi-
denced as materials of high cell and tissue compatibility
[16]. The biodegradable porous polyurethane scaffolds are
characterized by high stimulation of seeded cells, their
growth and biosynthetic activity of joint chondrocytes and
the maintenance the varied phenotypes. This is due to prof-
itable mechanical proprieties, durability, elasticity, and the
controlled surface hydrophobicity of polyurethane scaffolds.
In addition, the biodegradable polyurethane shows the rela-
tively low in vitro degradation rate, which follows the low
rate of changes within chondral tissue [16]. Current research
shows [16] that three-dimensional scaffolds prepared from
linear, biodegradable polyurethanes can be used as
chondrocytes carrier, however this is not an ideal scaffold.

The most frequently used biodegradable and resorbable
synthetic polymers are poly(glycolic acid) (PGA), poly(lactic
acid) (PLLA), their copolymers, such as poly(D,L-lactic-co-
glycolic acid) (PLGA), and naturally derived biodegradable
polymers such as collagen. Mechanical proprieties of these
polymers, such as their compression properties are similar
to normal beef cartilage. PLLA is more water-repellent than
PGA and this material is less crystalline as well as more
slowly degrades. However, similarly to cartilage which is
glassy, it is characterized by high crystallinity [16].

Hyaluronic acid (hyaluronan, HA) was immobilized onto
the surface of macroporous biodegradable poly(D,L-lactic-
co-glycolic acid) [PLGA] scaffolds to enhance the attach-
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ne z blokéw kopolimerowych.

Roztwory kopolimeréw posiadajg bardzo dobre wtasci-
wosci termozelujace i bioadhezyjne i sg potencjalnie do-
brymi materiatami w zastosowaniach medycznych i denty-
stycznych, np.: jako tkanka adhezyjna, czy wstrzykiwany
nosnik lekéw do powierzchni sluzéwki [22].

Czas zelowania i wiasciwosci zeli moga zaleze¢ od cie-
zaru czasteczkowego, grup funkcyjnych i stopnia usiecio-
wania podczas ich syntezy. Kinetyka zelowania moze byc¢
kontrolowana przez stezenie monomerdw, typy monome-
réw, koncentracje i typy inicjatorow, pH i temperature. Nie-
ktore formy sg twarde i silnie specznione w obecnosci wody
oraz stabilne przez dtuzszy czas [22].

Trojblokowe kopolimery PEO-PPO-PEO sa szeroko sto-
sowane w roznych dziedzinach przemystu takich jak np.
biotechnologiczny czy farmaceutyczny z powodu ich uni-
kalnych wiasciwosci powierzchniowych, niskiej toksyczno-
Sci i minimalnej odpowiedzi immunologicznej organizmu
[22].

Polimery bioresorbowalne

Metody inzynierii tkankowej opieraja sie gtéwnie na ma-
nipulacji komdérkami, czynnikami wzrostowymi oraz podto-
zami bedgcymi rusztowaniem dla nowopowstajgcej tkanki
lub sposobem na ich wszczepienie w miejsce odtwarzanej
tkanki [11].

Tkanka chrzestna moze by¢ rowniez otrzymywana przy
zastosowaniu technik inzynierii tkankowej, ale idealne rusz-
towanie dla chrzgstki nie zostato jeszcze zidentyfikowane.
Potencjalnie, takie rusztowania mozna produkowac z bio-
degradujacych elastomerowych poliuretanow, ktérych kom-
patybilno$¢ z roznymi tkankami i komérkami szeroko udo-
kumentowano [16]. Biodegradujgce porowate rusztowania
poliuretanowe charakteryzujg sie wysokg stymulacjg osa-
dzania sie komorek na podtozu, ich wzrostu i biosyntetycz-
nej aktywnosci stawowych chondrocytéw i utrzymaniem
réznorodnych fenotypow. Jest to spowodowane korzystny-
mi wtasciwosciami mechanicznymi, trwatoscia, elastyczno-
Scig, i skontrolowang hydrofobowoscig powierzchni poliure-
tanowego rusztowania. W dodatku, biodegradowalny poli-
uretan wykazuje stosunkowo niskie tempo degradaciji in vi-
tro, ktére moze by¢ zgodne z niskim tempem zmian tkanki
chrzestnej [16].

Obecne badania dowodza, ze tréjwymiarowe, porowa-
te rusztowania przygotowane z liniowych, biodegradujgacych
poliuretanéw mogg mie¢ zastosowanie jako nos$nik w
chrzgstkowej inzynierii tkankowej, chociaz nie jest to ideal-
ne rusztowanie [16].

Wiele aktualnych badan skupia sie na wspotdziataniu
chondrocytéw z biodegradujgcymi i resorbowalnymi poli-
merami, takimi jak poli(kwas glikolowy) (PGA), poli(L-kwas
mlekowy) (PLLA) i ich kopolimery, np. poli(D,L-kwas mle-
kowy-co-kwas glikolowy) (PLGA). Mechaniczne wtasciwo-
$ci tych polimerow, takie jak zdolno$¢ do Sciskania sg po-
dobne do normalnej wotowej chrzagstki. PLLA jest bardziej
hydrofobowy niz PGA i materiat ten jest mniej krystaliczny
oraz wolniej degraduje. Jednak podobnie do chrzastki, kto-
ra jest szklista, charakteryzuje sie wysoka krystalicznoscig
[23].

Z doniesien literaturowych wynika, ze kwas hialurono-
wy (HA) moze by¢ immobilizowany na powierzchni makro-
porow rusztowania PLGA. Unieruchomienie HA stwarza nie
tylko optymalne srodowisko dla wzrostu chondrocytow, ale
tez zapobiega odréznicowaniu chondrocytow [24].

Opisano rowniez charakterystyke materiatéw, w ktdrych
zastosowano mikrosfery PLGA. Charakterystyki chrzestno-
podobnej tkanki na bazie uktadu mikrosfery PLGA-chon-
drocyt in vitro wykazujg wtasciwosci bardzo zblizone do
naturalnej tkanki i moga znalez¢ zastosowanie w inzynierii

ment, proliferation, and differentiation of chondrocytes for
cartilage tissue engineering [24].

Application of PLGA microspheres was also described.
The characteristics of cartilage-like tissue being a result of
PLG-microspheres-chondrocyte arrangement showed to be
very similar in vitro to proprieties of natural tissue and they
can find applications in tissue engineering for different types
of tissues [25].

Fazatwarda
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Amorficzna

RYS. 3. Schemat budowy fazowej kopolimeru
blokowego o wiasciwosciach elastotermoplasty-
cznych.

FIG. 3. The schematic structure of block copolymer
with properties of thermoplastic elastomer.

Thermoplastic elastomers

Thermoplastic elastomers (TPE) are interesting group
of materials with unique proprieties. This name defines the
polymers of specific proprieties being a consequence of the
lack of miscibility between segments constituting hard phase
and soft phase. The hard phase is responsible for good
material properties like high mechanical strength and influ-
ences the processing conditions. The soft phase is respon-
sible for elasticity and ability to large strains characteristic
for elastomers [9].

The elastic proprieties and simultaneously thermoplas-
tic character of TPE result from their molecular and
submolecular structure, including morphology [26]. Due to
the possibility of control the hard and soft phase concentra-
tion on the synthesis stage, it is possible to produce TPE
changing in their properties from hard thermoplastics to rub-
ber-like materials [9].

The characteristic feature of TPE copolymers is the ability
of hard blocks to create the so-called "physical crosslinks"
being a result of different intermolecular interactions [27,
28]. The scheme of phase structure of block copolymer with
crystallizing hard segments is presented in FIG.3. The three
block copolymers have linear or star (radial) structure. As
the component of elastothermoplastic systems, grafted co-
polymers can be used. Multiblock cpolymers can to have
linear or random structure.

Depending from the chemical nature of blocks, two amor-
phous phases, amorphous phase and crystalline
(semicrystalline) or amorphous and pseudocrystalline
phases can be present [29]. Hard blocks are crystallisable
(PBT) or glassy (PS). Soft blocks impart to polymer an elastic
character and are often amorphous [30].
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tkankowej do innych typdéw tkanek [25].

Elastomery termoplastyczne

Interesujaca grupg materiatow o ciekawych wiasciwo-
Sciach sg elastomery termoplastyczne (TPE). Nazwag tg
okresla sie polimery o specyficznych wiasciwosciach wyni-
kajacych z braku wspotmieszalnosci pomiedzy segmenta-
mi budujacymi faze sztywng i faze gietka. Faza sztywna
nadaje materiatowi duzg wytrzymato$¢ mechaniczng i wpty-
wa na jego warunki przetworcze, faza gietka natomiast
wptywa na elastycznosc¢ i zdolnos$¢ do duzych odksztatcen
wzglednych charakterystycznych dla elastomeréw [9].

Wiasciwosci elastyczne i jednoczesnie termoplastycz-
ne TPE wynikajg z ich budowy molekularnej i specyficznej
struktury nadmolekularnej, w tym morfologicznej [26]. Dzieki
mozliwosciom regulacji udziatu fazy sztywnej i gietkiej na
etapie syntezy, polimery TPE mozna otrzymywac o wtasci-
wosciach od sztywnych termoplastéw do materiatéw kau-
czuko-podobnych [9].

Charakterystyczng cecha budowy kopolimerow jest zdol-
nos¢ do tworzenia przez bloki sztywne, w wyniku réznego
rodzaju oddziatywan migdzyczasteczkowych, tzw. "fizycz-
nych weztow sieci" [27, 28]. Schemat budowy fazowej ko-
polimeru blokowego o zdolnosciach do krystalizacji segmen-
tow sztywnych przedstawia na RYS. 3. Kopolimery triblo-
kowe majg budowe liniowg lub gwiazdzistg (radialng). Jako
skfadniki uktadow elastotermoplastycznych stosowane sg
czesto kopolimery szczepione. Kopolimery multiblokowe
moga mie¢ réwniez budowe liniowa lub rozgateziona.

W zaleznosci od chemicznej natury blokéw, w struktu-
rze elastomerdéw blokowych mogg wystepowaé dwie fazy
amorficzne, faza amorficzna i krystaliczna (semikrystalicz-
na) lub amorficzna i pseudokrystaliczna [29]. Bloki sztywne
sg zdolne do krystalizacji (PBT) lub sg szkliste (PS). Nato-
miast bloki gietkie nadajg polimerowi charakter elastyczny i
sq czesto bezpostaciowe (amorficzne) [30].

Jako segmenty gietkie, najczesciej stosuje sie alifatycz-
ne: polietery, poliestry, poliweglany, oligomery dimeryzo-
wanych kwasow ttuszczowych, poliolefiny i polidieny. Seg-
mentami twardymi sg najczesciej bloki aromatycznych po-
liestrow (PBT), polistyrenowe (PS), poliuretanowe (PU), po-
liamidowe (PA), itp. [30, 31].

Medyczne poliuretany

Zastosowanie materiatéw polimerowych do rekonstruk-
cji i zastepowania tkanek miekkich przycigga znaczng uwa-
ge spowodowang szerokg rozpietoscig zmian struktury i
budowy w polimerach takich jak poli(tetrafluoroetylen), mul-
tiblokowe poliuretany lub poli(siloksany). Syntetyczne poli-
mery stanowig najobszerniejszg i najbardziej zréznicowa-
na klase dostepnych biomateriatéw. Wiele czynnikéw prze-
mawia za stosowaniem ich w medycynie.

Najstarszymi opisanymi przedstawicielami TPE sg mul-
tiblokowe poliuretany, ktére znalazty szereg zastosowan w
medycynie. Otrzymuje sie je w wyniku prostej reakgcji po-
liaddycji. Sg materiatami o doskonatej zgodnosci do tkanek
i krwi. Charakteryzujg sie dobrg elastycznoscia, trwatoscig
i wytrzymatoscig zmeczeniowa. Nadajg sie na implanty, kto-
re mogq przebywac w ciele przez kilka lat [9].
Multiblokowe poli(alifatyczno/aromatyczne-estry) (PED)

Kopolimery PED sg elastomerami termoplastycznymi,
w ktérych skfad wchodzi segment sztywny zbudowany z
PBT oraz segment gietki tworzony przez dimeryzowany
kwas ttuszczowy (DFA), jakim jest kwas dilinoleinowy [8].
Segmenty te sg utozone naprzemiennie tak jak ilustruje to
RYS. 4.

Poliestry te sg "fizycznie usieciowane" i mogg by¢ pro-
jektowane "na miare" dzieki mozliwo$¢ zmiany zawartosci
segmentéw gietkich i sztywnych (od 26 do 74 % wag.) pro-
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The most often used components of soft segments are
aliphatic: polyethers, polyesters, polycarbonates, oligomers
of dimerized fatty acids, polyolefines and polydienes. The
most often used components of hard segments are aro-
matic polyesters (PBT), polystyrene (PS), polyurethane
(PU), polyamide (PA), etc. [30, 31].

Medical polyurethanes

The use of polymeric materials for soft tissues recon-
struction and repair attracts considerable attention because
of wide range of structure and properties within such poly-
mers as poly(tetrafluoroethylene), multiblock polyurethanes
or poly(siloxanes). Synthetic polymers constitute the most
extensive and diverse class of accessible biomaterials. Many
factors are arguing for their usage in medicine.

The most well described representatives of TPE are
multiblock polyurethanes, which already found wide medi-
cal applications. Polyurethane TPEs are prepared by
polyaddition reaction. They are materials of perfect com-
patibility to tissues and blood. They are characterized by
good elasticity, durability and endurance fatigue. They are
suitable for implants which can be stable in body for several
years [9].

Multiblock poly(aliphatic/aromatic-esters)(PED)

PED copolymers are thermoplastic elastomers com-
posed from hard segments of PBT and soft segment cre-
ated by dimeryzed fatty acid DFA, namely dilinoleic acid
[8]. These segments are randomly arranged as shown in
FIG.4.

These polyesters are "physically crosslinked" and they
can be "tailor-made" within the wide compositional range
(from 26% to 74 wt % of hard segments) leading to materi-
als from semi-hard plastics to rubber-like materials (74 wt
% of soft segment).

In the solid state, PED copolymers are composed of
two phases: crystalline and amorphous. Hard segments con-
stitute a (semi)crystalline phase. Soft segments are exclu-
sively amorphous areas responsible for elastic proprieties.

Poly(aliphatic/aromatic-esters) are synthesised in two-
stage process of transestrifiction and polycondensation from
the melt [8, 9, 32].

PED belong to thermoplastic polyester elastomers of
good thermal resistance because of the use of DFA and
they are hydrophobic. The newest investigations show that
they are biocompatible to living tissues, and appropriately
modified they also show bioactivity [9].
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RYS. 4. Schemat budowy kopolimeréow di- (AB), tri-
(ABA) i multiblokowych (AB)n;

1 - makroczasteczki liniowe, 2 - gwiazdziste, 3 -
szczepione i 4 - rozgatezione

FIG. 4. Schematic structure of di-(AB), tri-(ABA)
and multioblock (AB)n copolymers

1 - linear, 2 - star-shape, 3 - grafted, 4 - branched
macromolecules.
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wadzac do otrzymywania materiatow od potsztywnych do
kauczuko-podobnych (74% wag. segmentu gietkiego).

W stanie statym kopolimery PED zbudowane sg z dwu
faz: krystalicznej i amorficznej. Segmenty sztywne sg zbu-
dowane przede wszystkim z fazy semikrystalicznej. Gietkie
segmenty sg wytgcznie obszarami amorficznymi odpowie-
dzialnymi za wtasciwosci elastyczne.

Poli(alifatyczno/aromatyczne - estry) otrzymuje sie na
drodze dwuetapowego procesu transestryfikacji i polikon-
densac;ji w fazie stopionej [8, 9, 32].

PED nalezg do termoplastycznych elastomeréw polie-
strowych o wysokiej odporno$ci termicznej dzieki zastoso-
waniu DFA i sg hydrofobowe. Najnowsze badania wykazaty,
ze sg to materiaty biozgodne z zywymi tkankami, a odpo-
wiednio modyfikowane wykazujg réwniez bioaktywnosc [9].

Podsumowanie

Stosowane obecnie metody rekonstrukcji tkanek, opar-
te gtéwnie na przeszczepianiu dojrzatych komoérek w pro-
cesie rekonstrukcji chrzastki stawowej, wymagajgce stoso-
wania odréznicowania i nastepnie ponownego réznicowa-
nia komorek, wigza sie z wieloma ograniczeniami i nie za-
pewniajg zawsze idealnej odbudowy naturalnej tkanki.

Mechaniczne wtasciwos$ci hydrozeli sg generalnie sta-
be. W kilku pracach poréwnywano hydrozele do tkanek bio-
logicznych i okreslano parametry krytyczne dla modyfikacji
wiasciwosci mechanicznych. Ciekawa grupg materiatéw wy-
korzystywang w biomedycznych zastosowaniach sg elasto-
mery. Ich zaletg jest mozliwos$¢ projektowania wtasciwosci
juz na etapie syntezy.

Jak dotad nie znaleziono materiatu, ktéry mogtby w petni
zastgpi¢ chrzgstke stawowa. Problem stanowi rowniez przy-
czepnos¢ tych materiatow. Przyczepnos¢ materiatu do kosci
i tkanek chrzgstki bedzie przetomowag kwestia i daleko idace
badania odkrywajace architekturalny efekt modyfikacji po-
wierzchni na adhezje komorek i integracje z zywg tkankg
moga sie sta¢ przetomowe. Naturalna tkanka chrzestna jest
trojwarstwowa dlatego kolejne badania powinny iS¢ w kie-
runku utworzenia sztucznej chrzagstki o takiej budowie.
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Conclusions

Currently used tissues reconstruction methods, utilizing
mainly the surgery of mature cells in process of cartilage
reconstruction, demanding the usage of dedifferentiation and
then renewed differentiation of cells, can meet many limita-
tions and does not assure the always ideal reconstruction
of natural tissue.

The mechanical proprieties of hydrogels are generally
weak. Their properties were compared to biological tissues
and critical parameters for modification of mechanical pro-
prieties were defined. Thermoplastic elastomers are inter-
esting group of materials used in biomedical application.
The possibility to "tailor-made" their proprieties at the syn-
thesis stage is their great advantage.

Material which could fully replace damaged cartilage was
not found so far. Another problem is associated with mate-
rial's adhesion to bone and cartilage. It is believed that in-
vestigation of the architecture of modified surface at cell
adhesion and integration with living tissue will play an im-
portant role. The natural chondral tissue is composed of
three layers therefore the future investigations should go
into direction of layered composites.
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Streszczenie

Mimo stosowania wielu materiatdbw pochodzenia
naturalnego i syntetycznego w rekonstrukcji $Sciegna,
Zaden ze sposobdw leczenie nie prowadzi do petne-
go odtworzenia jego funkcji. Celem badania byta oce-
na wybranych parametréw lokomocyjnych i efektow
fizjoterapeutycznych pacjenta po rekonstrukcji uszko-
dzonego Sciegna Achillesa za pomoca nici weglowych.
Pacjent po rekonstrukcji zerwanego Sciegna Achille-
sa nicmi weglowymi. Przeprowadzono analize trojwy-
miarowg stosujgc system Vicon 250. Badania zostaty
wykonane bezposrednio po usunigciu opatrunku gip-
sowego i w okresie po intensywnej fizjoterapii. Anali-
zowano zmiany katowe gtéwnych stawow koriczyn
dolnych. Parametry normalizowano wzgledem poje-
dynczego cyklu krokowego i odnoszono do fizjologicz-
nych parametréw fizjologicznego chodu osob zdro-
wych. Obserwowano znaczgcg dysfunkcje uktadu
kostno-miesniowego w okresie bezposrednio po usu-
nieciu opatrunku i wyrazng poprawe lokomocji po in-
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PARAMETERS OF LOCOMOTION
AND PHYSIOTHERAPIC EFFECTS
IN SUBJECT AFTER
RECONSTRUCTION OF
RUPTURED ACHILLES TENDON
WITH CARBON SUTURES BASED
ON THREE DIMENSIONAL-
MOTION ANALYSIS

W. CHwata*, T. RucHLEwICZ*, E. STASZKOW**,
R. WaALASZEK***, S. Brazewicz****

*BiomecHANICS DEPARTMENT, ACADEMY OF PHysIcAL Ebuca-
TIoN, CRACOW, PoLAND

**G.Narutowicz MuniciPAL HospiTaL, Cracow, PoLAND
***DEPARTMENT OF BloLoGICAL RENOVATION, ACADEMY OF
PHysicaL EpucaTion, CRACOW, PoLAND

****AGH-UST, FacuLTy oF MATERIALS SCIENCE AND CERAMICS
Cracow, PoLaND

E- MAIL: BLAZEW(@UCI.AGH.EDU.PL

Abstract

Despite the variety of natural and synthetic materi-
als used in tendon reconstruction, no treatment re-
stores its functions to normal conditions. The purpose
of this study was to assess selected locomotion pa-
rameters and physiotherapy effects of patient follow-
ing reconstruction of injured Achilles tendon with car-
bon prosthesis. A patient after reconstruction of rup-
tured Achilles tendon with the use of carbon - based
surgical sutures. The three-dimensional analysis was
carried out in a patient using Vicon 250 system. Ex-
aminations were performed directly after removing a
plaster dressing and later after a period of intensive
physiotherapy. Angular changes of main lower limbs
Joints were analyzed. All this was normalised per gait
cycle and showed at the background of physiological
gait parameters in healthy people. Significant dysfunc-
tion of musculoskeletal system was observed in a
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tensywnej terapii. Po intensywnej rehabilitacji kinema-
tyczne parametry pracy stawu skokowego i kolano-
wego byty porownywalne z norma biomechaniczng.
Odpowiednia procedura chirurgiczna i intensywny
program leczenia poprzez terapie ruchowg prowadzg-
ce do szybkiego przewrécenia funkcji konczyn i unik-
niecie pogtebienia sie patologicznego charakteru cho-
du powinny by¢ podstawg w leczeniu zerwanego $cie-
gna Achillesa.

Stowa kluczowe: Sciegno Achillesa, tréjwymiaro-
wa analiza ruchowa, ni¢ weglowa, fizjoterapia
[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),35-42]

Wprowadzenie

Mimo, ze sciegno Achillesa nalezy do najsilniejszych
Sciegien w organizmie cztowieka, przypadki jego zerwania
sg stosunkowo czeste. Ulega zerwaniu przy rozcigganiu w
zakresie obcigzen od 2000N do 3500N. Catkowicie zerwa-
ne sciegno Achillesa wymaga zszycia przy uzyciu materia-
tow syntetycznych lub naturalnych. Zerwane $ciegno defi-
niuje sie jako uraz, ktéry trwa od kilku dni do tygodni i dla
odtworzenia jego naturalnych funkcji jego konce nie mozna
bezposrednio ponownie ztgczy¢ w jedna catosé ztgczyé bez
uzycia przeszczepow (allograft, autograft) lub materiatéw
syntetycznych (siatka Marlex, Kolagen, Wegiel, Polilaktyd,
Dakron, Nylon it.p.) [1, 2].

Wykorzystanie przeszczepdw naturalnych wigze sie z
szeregiem ograniczen, do ktérych nalezy nadmierna roz-
ciggliwosé, niewystarczajgce cechy wytrzymato$ciowe, osta-
bienie zdolnosci ruchowych w innym stawie [3, 4]. Protezy
syntetyczne wytwarzane z resorbowalnych i nieresorbowa-
nych materiatéw sg takze czesto stosowane do odtworze-
nia funkcji chorego lub zerwanego $ciegna. Mimo bogac-
twa materiatbw pochodzenia naturalnego i syntetycznego
w rekonstrukcji $ciegna, zaden sposoéb nie prowadzi do od-
tworzenia pierwotnych funkcji tzn. do stanu, w ktérym no-
wopowstata tkanka zachowuje sie jak pierwotna [3, 4, 5, 7].
Nowsze sposoby w naprawie lub zastepowaniu uszkodzo-
nego sciegna zwigzane sg z uzyciem materiatu protetycz-
nego jako podtoza, ktére aktywnie reaguje z zywym oto-
czeniem w odbudowie wysoko-anizotropowej tkanki kola-
genowej. Metody takie wykorzystujg zaréwno materiaty bio-
logiczne jak i syntetyczne, ktére mogq dziatac jako state
lub tymczasowe (bioresorbowalne) podtoza. Inzynieria tkan-
kowa w odniesieniu do zastepowania lub naprawy $ciegna
wykorzystuje réznorodne matryce podtozowe zasiedlone od-
powiednimi komdrkami w celu uftatwienia proceséw rege-
neracyjnych [8, 9].

Wiele réznorodnych materiatéw i technik wykorzystano
w chirurgii Sciegna, a dotychczasowe wyniki publikowanych
badan wskazujg na rézny stopien sukcesu [10.11.12]. Wtok-
na weglowe w formie protez zostaty po raz pierwszy zasto-
sowane w roku 1977 do rekonstrukcji sciegna u zwierzat
eksperymentalnych [13,14]. Doswiadczenia te wykazaty, ze
widkna weglowe w formie wstazek dziataty jako podioza, w
obrebie ktérych narastata gesta widknista tkanka, majaca
zblizong charakterystyke do $ciegna w peni rozwinietego.
Od tej pory wielu pacjentéw poddano operacjom rekon-
strukciji i zastgpienia wigzadet przysrodkowych, pobocznych,
kruczo-obojczykowych i obojczykowych za pomocg protez
wykonanych z wtokien weglowych w formie plecionek [15,
16].

W Katedrze Biomateriatéw Akademii Gérniczo-Hutniczej
w Krakowie opracowano widkna weglowe dla medycyny w
formie nici i protez, ktore zostaty wprowadzone w ograni-
czonej skali do praktyki klinicznej poczawszy w 1982 roku.
Po raz pierwszy wykorzystano je do rekonstrukcji $ciegien

period directly after removing a plaster dressing and
more better locomotion after an intensive physi-
otherapy period. After intensive rehabilitation, kin-
ematic parameters of work of the ankle and knee joints
came close to the biomechanical norm. A surgical
procedure and intensive motion therapy treatment
programme leading to a quick restoration of functions
of the operated extremity and avoidance of strength-
ening the pathological gait pattern should be imple-
mented in the therapy of a ruptured Achilles tendon.
Key words: Achilles tendon, three-dimensional
motion analysis, carbon suture, physiotherapy
[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),35-42]

Introduction

Achilles tendon belongs to the strongest tendons in hu-
man body, however the cases its rupture are relatively fre-
quent. lts tensile force to rupture is in the range from 2000
N to 3500N. A completely ruptured Achilles tendon requires
surgical repair with the use synthetic or natural substances.
The tendon rupture is defined as an injury which existed
from days to weeks, and its viable ends do not lend them-
selves to be primary reconstructed. In such cases , tendon
augmentation with biologic grafts (autografts, allografts), or
synthetic grafts (Marlex mesh, Collagen, Carbon, Polylactic
acid, Dacron, Nylon, etc.) is often required to provide ad-
equate tendon functions [1, 2].

There are several limitations with the use of biological
graftincluding possible expendability, unsufficient mechani-
cal strength functions, weakening of motion across another
joint [3,4]. Synthetic prostheses prepared from resorbable
and non-resorbable materials are also used to restore the
functions of the diseased or ruptured tendon. However,
despite the variety of natural and synthetic materials used
in tendon reconstruction, no treatment restores its functions
to normal conditions, i.e., to the state that the newly formed
tissue is indistinguishable from the original tissue [3, 5, 6,
7]. Newer approaches in repair or replace of injured tendon
are connected with the use of prosthetic material as a kind
of scaffold which actively reacts with living tissue in regrowth
of highly anisotropic collagenous tissue. These methods
utilize both biological and synthetic materials which may
act as permanent as temporary (bioresorbable) scaffolds.
Tissue engineering applied to tendon repair or replace al-
lows for developing a scaffold matrices seeded with ap-
propriate cells to facilitate regeneration processes [8, 9].

Different materials and operative procedures have been
applied in tendon surgery, and numerous reports in the lit-
erature demonstrate varying degrees of success [10, 11,
12]. The first use of carbon prostheses in replacement of
tendons in experimental animals has been reported in 1977
[13, 14]. These experiments revealed that carbon fibers in
the form of ribbons were capable to be a kind of scaffolds
within of which dense fibrous tissue was produced which
achieved the characteristics of a fully developed tendon.
Many patients have been subjected to implantation of car-
bon fibers prostheses in the form of braids at reconstruc-
tions and replacements the medial, lateral collateral liga-
ments, and acromioclavicular and clavicular joints [15, 16].

Specially prepared carbon fibers for medicine were
elaborated in the form of surgical sutures and prostheses
the Department of Biomaterials (Cracow, Poland) and have
been introduced into clinical practice in 1982 in reconstruc-
tions of Achilles tendons and ligaments [17].

This paper presents the results of analysis of kinemat-
ics parameters of locomotion and physiotherapic effects fol-
lowing reconstruction of injured Achilles tendon with car-
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Achillesa i wigzadet [17]. bon sutures.
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Praca niniejsza przedstawia wyniki badan dotyczace para-
metréw kinematycznych chodu i efektéw fizjoterapii pacjenta
po rekonstrukcji zerwanego sciegna Achillesa niémi we-
glowymi na podstawie tréjwymiarowej analizy ruchu 3D.

Materiat i metoda

Badania przeprowadzono u pacjenta operowanego dwu-
krotnie w wyniku zerwania sciegna Achillesa. Przyczyng
pierwszego zerwania $ciegna dolnej prawej konczyny byto
uderzenie w metalowg zapore parkingowa, natomiast ko-
lejne nastapito w wyniku upadku spowodowanego zastab-
nieciem. Zerwane $ciegno zostato zszyte za pomocg wité-
kien weglowych przygotowanych w formie nici. Dwa roz-
dzielone konce zerwanego sciegna zostaty ztgczone za
pomocg 12 rownolegle wszytych fragmentow nici weglowej
wzdtuz osi sciegna. Taka technike operacyjna zastosowa-
no u 37 pacjentéw. Charakterystyka mechaniczna zasto-
sowanych nici weglowych podana jest w TABELI 1.

Badanie wykonano dwukrotnie. Pierwszy eksperyment
przeprowadzono po 6 tygodniach od operacji, a nastepny
po zakonczeniu 10-tygodniowego cyklu rehabilitacyjnego.
Pierwszy miat na celu stwierdzenie aktualnego stanu funk-
cjonalnego konczyny operowanej i nieoperowanej i poszu-
kanie wyraznych réznic pomiedzy wartosciami parametréw
biomechanicznych - charakteryzujacych obie konczyny - a
Srednimi warto$ciami tych parametréw, zarejestrowanymi
w grupie 0sob zdrowych w podobnym wieku. Zatozono bo-
wiem, ze mozna sie spodziewac¢ w ruchu konczyny zdrowej
wystgpienia zjawiska kompensacji dysfunkcji kornczyny ope-
rowanej. Dokonano takze oceny wptywu pracy wspomnia-
nego ukfadu biomechanicznego na funkcjonowanie pozo-
statych czesci tancuchow biokinematycznych konczyn dol-
nych (staw kolanowy).

Osoba badana szta z naturalng predkoscia (pierwsze ba-
danie 1,16 m/s, drugie badanie 1,39 m/s). Wyniki badan uzy-
skano za pomoca systemu do tréjwymiarowej analizy ruchu
3D "Vicon 250" [18]. Do analizy wykorzystano $rednie warto-
Sci parametrow z kilku cykli chodu z ustabilizowang predko-
$cig [19]. Wyniki pacjenta przedstawiono na tle normy bio-
mechanicznej chodu, zarejestrowanej w grupie 50 zdrowych
0sob (Srednia wieku x=30 lat), bez schorzen neurologicznych
i urazow ortopedycznych. Norme przedstawiono w postaci
$rednich wartosci parametrow i wstegi podwojnego odchyle-
nia standardowego (double standard deviation), charaktery-
zujgcej zmiennos¢ wynikdw w tej grupie.

Po uwzglednieniu indywidualnych parametrow antropo-
metrycznych badanej osoby obliczono parametry kinema-
tyczne ruchu w stawach skokowym i kolanowym [20].

Pierwszy etap usprawniana rozpoczeto bezposrednio
po operacji i unieruchomieniu konczyny w gipsie udowym
na 4 tygodnie, przy ustawieniu stopy pod katem 0°wg SFTR
[21] i zgietym stawie kolanowym pod katem 15°-30°. Ce-
lem terapii byto zapobieganie zanikom masy miesniowej i
ostabieniu sity miesnia czworogtowego uda oraz miesnia
posladkowego wiekszego.

Wyniki

Wyniki pacjenta przedstawiono na tle przebiegéw war-
tosci rednich i wstegi rozproszenia wynikéw w grupie osob
zdrowych. Jesli wykresy indywidualnych przebiegdéw zmian
katowych znajdujq sie poza obszarem wstegi £2s, to Swiad-
czy o patologii ruchu [22].

Na RYS. 1i 2 zamieszczono zmiany katowe w stawach
skokowych obu konczyn w ptaszczyznie strzatkowej, uzy-
skane w pierwszym i drugim badaniu.

W pierwszym badaniu zaobserwowano wyrazne wydtu-
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Material and methods

The research was carried out in a subject operated on
twice due to the ruptures of the Achilles tendon. The first
rupture was caused by the subject's hitting his right lower
extremity on a metal car park barrier, and the other one
resulted from the subject's feeling faint and fall. The rup-
tured Achilles tendon was reconstructed by means of car-
bon fibers in the form of suture. Two separated ends of
ruptured tendon have been joined together by means of 12
parallel sewed segments of carbon sutures along the ten-
don axis. Such a technique was applies to 37 patients. The
mechanical characteristic of carbon sutures used in this
surgery is given in the TABLE 1.

The research was performed twice; the first gait test was
done 6 weeks after the operation, and the other one after a
10-week cycle of rehabilitative improvement. The first record
aimed at determining the present state of functioning of the
operated and non-operated extremities. It was assumed that
the healthy extremity would compensate the defects of
motion in the operated one. The other examination targeted
at the assessment of the functional state of lower extremi-
ties after rehabilitation.

The subject walked at a normal walking speed (exami-
nation one - 1.16 m/s, examination two - 1.39 m/s). The
results of the above examinations were obtained by means
of "Vicon 250", a system of three-dimensional analysis of
motion [18]. The average values of parameters from the
gait cycles with stable speed were implemented in the analy-
sis [19]. The subject's results were shown against the back-
ground of biomechanical norm of gait, registered in the group
of 50 healthy people (the average age x = 30 years) with no
neurological chronic illnesses or orthopaedic injuries.

Having considered individual anthropometric parameters
of the subject, there were calculated values of kinetic vari-
ables of motion in the ankle and knee joints [20].

The subject's rehabilitation commenced immediately
after the second tenosuture and immobilization of his lower
extremity in a long plaster cast for 4 weeks in which the foot
was positioned at 0° according to SFTR [21], while the knee
joint was flexed at 15°-30°. The therapy aimed at prevent-
ing muscular atrophy and debilitating the strength of the
quadriceps muscle of thigh and the greatest gluteal mus-
cle, quick assuming of erect position by the subject and
eliminating contractures of soft elements, and later on in-
creasing the weight and strength of the triceps muscle of
calf.

Results

The results of examinations were presented against the
background of the course of average values and the dis-
persion band of the results in the group of healthy people. If
the curves of individual courses of angular changes are
outside the area of the band *2s, it proves the pathology of
motion [22].

FIGURES 1 and 2 show angular changes in the ankle
joints of both extremities in the sagittal plane from exami-
nation one and two respectively.

In examination one, there was observed distinct length-
ening of amortization of the operated extremity with a si-
multaneous lack of plantar flexion in toe off. The range of
angular changes in the sagittal plane was smaller by ap-
proximately 11° than the average value in the control group.
The compensation work of the non-operated extremity re-
sulted in lengthening its stance phase (delay of toe off) by
approximately 10% (FIG.1). The subject clearly shortened
the swing phase (single support phase) because of poor
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RYS. 1. Zmiany katowe w stawie skokowym w
ptaszczyznie strzatkowej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wynikéw grupy kontrolne;j.
FIG. 1. Angular changes in ankle joints within the
range of dorsi-plantar flexion in the sagittal plane,
in first of research.

zenie fazy amortyzacji konczyny operowanej z jednocze-
snym brakiem zgiecia podeszwowego stopy w fazie odbi-
cia. Zakres zmian katowych w ptaszczyznie strzatkowej byt
mniejszy o ok. 11° od $redniej wartosci w grupie kontrolnej.
Efektem kompensacyjnej pracy konczyny nieoperowane;j
byto wydtuzenie jej fazy podporu (opdznienie fazy odbicia)
o ok. 10% (RYS. 1). Pacjent wyraznie skracat faze wyma-
chu (faza jednopodporowa) ze wzgledu na stabg stabiliza-
cje stawu skokowego po zdjeciu opatrunku gipsowego.

Po intensywnej rehabilitacji wykonano drugie badanie,
w ktérym stwierdzono juz tylko nieznaczne wydtuzenie fazy
amortyzacji konczyny operowanej. Pojawito sie wyrazne
zgiecie podeszwowe stopy konczyny operowanej w fazie
odbicia (ok. 16°), co $wiadczy o powrocie podstawowej funk-
cji miesnia triceps surae. Pozostata nieznacznie wydtuzo-
na faza podporu obu konczyn o ok. 4% w stosunku do nor-
my biomechanicznej (RYS. 2).

W ptaszczyznie czotowej w pierwszym badaniu zwro-
cono uwage na przywiedzeniowe ustawienie stopy konczy-
ny operowanej w chwili postawienia piety na podtozu oraz
ponadnormatywne wartosci zmian katowych w kierunku
przywiedzenia stép w fazie podporu (znacznie wyrazniej-
sze w konczynie operowane;j).

W drugim badaniu utrzymywato sie przywiedzeniowe
ustawienie stopy kohczyny operowanej w momencie po-
stawienia piety na podtozu, jednak zmniejszyto sie ono z 6°
do 2,5°. Poréwnujac RYSUNKI 3 i 4, zauwazono zblizenie
do normy krzywej zmian katowych w konczynie operowa-
nej, z bardzo wyraznie zarysowanym ponadnormatywnym
drugim szczytem przywiedzeniowym, ktéry wystapit w fa-
zie przenoszenia konczyny.

Kompensacyjny charakter pracy kohczyny nieoperowa-

1 Ankle Ab/Adduction

RANKeAng (Ab/Add)

o
o

o

Marm AnHeAng (Ab/Add)

30 40 50 6D 7O 80 90 100
Normalised (percent)

Abd Angle (degrees) Add

RYS. 3. Zmiany katowe w stawie skokowym w
ptaszczyznie czotowej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wynikéw grupy kontrolnej:
Add - przywiedzenie, Ab - odwiedzenie.

FIG. 3. Angular changes in ankle joints within the
range of adduction-abduction in the frontal plane,
in first of research.

RYS. 2. Zmiany katowe w stawie skokowym w
ptaszczyznie strzatkowej w badaniu po
usprawnianiu na tle wynikéw grupy kontrolnej.
FIG. 2. Angular changes in ankle joints within the
range of dorsi plantar flexion in the sagittal plane,
in second of research.

stabilization of the ankle joint after the removal of plaster
dressing.

The other examination, carried out after intensive reha-
bilitation, revealed only insignificant lengthening of the am-
ortization phase of the operated extremity. Distinct plantar
flexion of the operated extremity appeared in toe off (about
16°) which proved the recovery of the basic function of the
triceps surae. The stance phase of both extremities re-
mained slightly longer by approximately 4% in relation to
the biomechanical norm (FIG. 2).

In examination one, in the frontal plane, there was no-
ticed the adduction position of the foot of the operated ex-
tremity in heel strike and the values of angular changes to-
wards adduction of feet in the stance phase were higher than
normal (considerably distinct in the operated extremity).

In examination two, the adduction position of the foot of
the operated extremity in heel strike maintained, however,
it decreased from 6° to 2.5°. While comparing FIGURES 3
and 4, it was noticed that the curve of angular changes in
the operated extremity came near the norm, with a very
distinct, higher than normal second full adduction apex which
occurred in the swing phase.

A compensatory character of the non-operated extrem-
ity was maintained and it was manifested by a considerable
adduction of the foot in toe off equalling about 7° (the aver-
age value in the control group equalled approximately 1.5°).

In examination one, in the transverse plane, the angular
changes in the lower ankle joint showed characteristic shift
of the range of motion in both feet towards a valgus position
in the whole gait cycle by approximately 15° as compared
to the average value in the control group. A distinct prona-
tion of the non-operated foot in the final swing phase was
also noticeable.

2 Ankle Ab/Adduction

Abd Angle (degrees) Add

Normalised (percent)

RYS. 4. Zmiany katowe w stawie skokowym w
ptaszczyznie czotlowej w badaniu po usprawnianiu
na tle wynikéw grupy kontrolnej.

FIG. 4. Angular changes in ankle joints within the
range of adduction-abduction in the frontal plane,
in second of research.
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RYS. 5. Zmiany katowe w stawie skokowym w
ptaszczyznie poprzecznej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wynikéw grupy kontrolnej.
FIG. 5. Angular changes in ankle joints within the
range of rotation in the transverse plane, in first of
research.

nej zostat zachowany, co uwidocznito sie duzym przywie-
dzeniem stopy w fazie odbicia, ktére wyniosto ok. 7° (Sred-
nia w grupie kontrolnej ok. 1,5°).

W ptaszczyznie poprzecznej w stawie skokowym dol-
nym, w pierwszym badaniu zmiany katowe charakteryzo-
waly sie przesunieciem zakresu w obu stopach w kierunku
nawrécenia w catym cyklu chodu o ok. 15° w stosunku do
Sredniej wartosci w grupie kontrolnej oraz wyrazng prona-
cjg stopy konczyny nieoperowanej w koncowej fazie prze-
niesienia (RYS.5).

W drugim badaniu nadal widoczna byta ponadnorma-
tywna pronacja stopy konczyny operowanej, gtéwnie w fa-
zie podporu oraz w koncowej fazie przeniesienia - maksy-
malny kat rotacji wynidst 43°. Konczyna nieoperowana wy-
kazywata normatywny charakter zmian katowych w fazie
kontaktu stopy z podtozem (RYS.6).

Widoczne byty réwniez obszary dysfunkcji w stawach
kolanowych w ptaszczyznie strzatkowej. W pierwszym ba-
daniu (RYS.7) stwierdzono zaburzony aktywny ruch pro-
stowania stawu kolanowego w fazie odbicia, mniejsze i opdz-
nione zgiecie obu kolan w fazie przeniesienia oraz niewiel-
kie przesuniecie zakresu zmian katowych w kolanie kon-
czyny nieoperowanej w kierunku wyprostu w catym cyklu
chodu.

W ponownym badaniu po rehabilitacji zaobserwowano
brak wyraznych odchyleh od normy w obrebie stawow ko-
lanowych obu konczyn, tj. minimalng asymetrie w poszcze-
golnych fazach cyklu chodu w obu konczynach (RYS.8).

Dyskusja

W pierwszym badaniu po operacji pacjenta zidentyfiko-
wano wyrazne patologiczne wzorce chodu. Polegaty one
na ograniczeniu zgiecia podeszwowego stopy w fazie odbi-
cia o ok. 11° w stosunku do $redniej wartosci w grupie kon-
trolnej, znacznym wydtuzeniu fazy amortyzacji konczyny
operowanej, ponadnormatywnym przywiedzeniowym i pro-
nacyjnym ustawieniu stopy kohczyny operowanej w catym
cyklu chodu. Takie ustawienie stopy jest konsekwencjg
ostabienia mieéni odpowiadajgcych za stabilizacje stawu
skokowego w czasie chodu we wszystkich ptaszczyznach
ruchu.

W stawie kolanowym konczyny operowanej odnotowa-
no ograniczenie zakresu ruchu prostowania w fazie odbicia
oraz zgiecia w fazie wymachu.

Patologiczna chwiejno$¢ ruchow byta rowniez widocz-
na w pracy konczyny nieoperowanej, ktéra wykonywata pra-
ce kompensacyjna. Przejawiata sie ona gtéwnie wydtuze-
niem fazy podporu (ok. 10%) oraz wystapieniem podob-
nych ruchéw stopy w ptaszczyznie czotowej i poprzecznej
jak w konczynie operowanej (ponadnormatywne przywie-

® 0 00000 0000000000000 0000000000000000000000

RYS. 6. Zmiany katowe w stawie skokowym w
ptaszczyznie poprzecznej w badaniu po
usprawnianiu na tle wynikéw grupy kontrolnej
FIG. 6. Angular changes in ankle joints within the
range of rotation in the transverse plane, in second
of research.
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RYS. 7. Zmiany katowe w stawie kolanowym w
ptaszczyznie strzatkowej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wynikow grupy kontrolnej.
FIG. 7. Angular changes in knee joints within the
range of flexion and extension in the sagittal plane,
in first of research.

In examination two, there was still visible higher than
normal pronation of the foot of the operated extremity, mainly
in the stance and the final swing phases - the maximum
angle of rotation equalled 43°. The non-operated extremity
showed normal character of angular changes in heel strike.

There were also observed areas of dysfunction in the
knee joints in the sagittal plane. Examination one (FIG. 7)
saw a disturbed active extension of the knee joint in toe off,
smaller and delayed flexion of both knees in the swing phase
and a little shift of the range of angular changes in the knee
of the non-operated extremity towards extension in the whole
gait cycle.

In post-rehabilitative examination the lack of distinct de-
viations from the norm within the knee joints of both ex-
tremities, i.e. only a minimum asymmetry in individual
phases of the gait cycle in both extremities was observed
(FIG.8).
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RYS. 8. Zmiany katowe w stawie kolanowym w
ptaszczyznie strzalkowej w badaniu po
usprawnianiu na tle wynikéw grupy kontrolnej.
FIG. 8. Angular changes in knee joints within the
range of flexion and extension in the sagittal plane,
in second of research.
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dzenie i pronacja stopy). Ograniczony byt tez zakres ruchu
stawu kolanowego w fazie przeniesienia.

Po okresie intensywne;j fizjoterapii zaobserwowano zblize-
nie wartosci parametrow kinematycznych pracy stawow
skokowego i kolanowego do normy biomechaniczne;j.
Stwierdzono wyrazne zwiekszenie zgiecia podeszwowego
stopy konczyny operowanej o ok. 16°, co swiadczy o po-
prawieniu funkcji miesni zginajacych podeszwowo stope,
wspotpracujacych ze sciegnem Achillesa. Jest to szczegol-
nie wazne w kontekscie odcigzenia w pracy miesnia soleus
przez przejmujgce powoli swoje funkcje glowy miesnia ga-
strocnemius.

Na korzys¢ zmienit sie stosunek fazy podporu do fazy
wymachu w catym cyklu chodu. Faza podporu ulegta skro-
ceniu, zas faza wymachu wydtuzeniu.

Wraz z powrotem do prawidtowej pracy stawow skoko-
wego i kolanowego konczyny operowanej zmniejszyto sie
réwniez kompensacyjne obcigzenie konczyny nieoperowa-
nej. Wartosci parametrow katowych powrdcity w obszar
wstegi podwaojnego odchylenia standardowego.

Przedstawione powyzej wyniki badan pozwalajg na
stwierdzenie, ze pomimo 2-krotnego zerwania sciegna Achil-
lesa konczyny dolnej prawej u osobnika w wieku 37 lat z
ponad - przecietng - jak na ten wiek - masg ciata (105 kg) i
tym samym 2-krotnego zespolenia $ciegna wiéknami we-
glowymi w niedtugim odstepie czasu (2 miesigce), da sie
zauwazy¢, ze po zastosowaniu u badanego modelu uspraw-
niania zaproponowanego przez autorow niniejszej publika-
cji, wszystkie badane parametry chodu, oceniane na tle pa-
rametrow charakteryzujgcych chaod fizjologiczny zdrowych
0s06b, wrdcity do normy. Wydaje sie, ze przyczyna tego sta-
nu rzeczy byto szybkie wdrozenie leczenia operacyjnego
materiatem weglowym z relatywnie krotkim czasem unieru-
chomienia (5 tygodni) i wczesne rozpoczecie wiasciwie ukie-
runkowanej rehabilitaciji.

Niniejsze opracowanie jest kontynuacja cyklu badaw-
czego autoréw, ktéry datuje sie na rok 2000. Chwata i wsp.
[23], dokonujac analizy aktywnosci bioelektrycznej miesni
trojgtowych tydki po rekonstrukciji wiéknami weglowymi prze-
rwanego sciegna Achillesa, podczas ruchéw lokomocyjnych
na biezni o zmiennej predkosci i kacie nachylenia stwier-
dzili podobne zaleznosci. Wyniki badan przeprowadzonych
tuz po zdjeciu po 5 tygodniach gipsu wskazywaty na istnie-
nie istotnych statystycznie réznic pomiedzy Srednimi war-
tosciami badanych parametréw w miesniach koriczyn ope-
rowanych i nieoperowanych.W miare uptywu czasu od
momentu zdjecia opatrunku gipsowego mozna byto zauwa-
zy¢ wystepowanie istotnych zwigzkéw pomiedzy aktywno-
$cig ruchowg podejmowana przez pacjentom a wartoscia-
mi zmierzonych biopotencjatéw (notowano coraz lepszg
ekonomike pracy miesni).

W roku 2001 Chwata i wsp. [24] dokonali kolejnej anali-
zy biomechanicznej u pacjentéw po chirurgicznym zszyciu
wiéknami weglowymi przerwanego $ciegna Achillesa. Tym
razem przeprowadzali pomiary: maksymalnych momentéw
sit miesniowych miesni trojgtowych tydki w warunkach sta-
tyki z wykorzystaniem pozycji standardowych, szybkosci
rekrutacji jednostek motorycznych miesni trojgtowych tydki
do pracy w probie skurczu izometrycznego i odpornosci na
zmeczenie wymienionych wyzej miesni w prébie 20- se-
kundowego skurczu izometrycznego o maksymalnej inten-
sywnosci.

Istotne statystycznie réznice pomiedzy srednimi warto-
Sciami parametrow w miesniach konczyn operowanych i
nieoperowanych ww. autorzy odnotowali w przypadku
zmiennych charakteryzujgcych poziom mozliwosci sitowych
i predkosci skurczu, nieistotne natomiast okazaty sie rozni-
ce w odpornos$ci na zmeczenie.

Discussion

Distinct pathological gait patterns were identified in the
first examination after the subject's operation. They con-
sisted in the restriction of plantar flexion in take off by ap-
proximately 11° in relation to the average value in the con-
trol group, considerable lengthening of the amortization
phase of the operated extremity, and higher than normal
adduction and pronation of the foot of the operated extrem-
ity in the whole gait cycle. Such a position of the foot results
from the weakening of the muscles responsible for the
stabilization of the ankle joint during the gait in all planes of
motion.

Restriction of the range of extension in toe off and flexion in
the swing phase were noticed in the knee joint of the oper-
ated extremity.

A pathological instability of motion was also visible in
the non-operated extremity which performed compensatory
work. It was mainly manifested by the lengthening of the
stance phase (by approximately 10%) and occurrence of
similar motions of the foot in the frontal and transverse
planes as in the operated extremity (higher than normal
adduction and pronation of the foot). The range of motion of
the knee joint was also restricted in the swing phase.

After intensive rehabilitation, kinematic parameters of
work of the ankle and knee joints came close to the
biomechanical norm. There was also stated distinct increase
of plantar flexion of the operated extremity by approximately
16°, which shows the improvement of the muscles flexing
the foot and collaborating with the Achilles tendon. It is par-
ticularly important for the soleus muscle whose workload is
slowly relieved by the heads of the gastrocnemius muscle.

The ratio of the stance phase towards the swing phase
changed for the better in the whole gait cycle. The stance
phase shortened and the swing phase got longer.

When the ankle and knee joints of the operated extrem-
ity returned to their normal work, the compensatory load of
the non-operated extremity also decreased. The values of
angular parameters returned to the area of the band of dou-
ble standard deviation.

The results of the research presented above allow us to
state that despite a two time rupture of the Achilles tendon
in the right lower extremity in a person aged 37, with greater
than average body mass at his age (105 kg), and a two
time tenosuture by means of carbon fibers carried out within
a short period of time (2 months), it can be noticed that after
implementing a physical therapy treatment programmes
suggested by the authors of this paper, all the gait param-
eters under research, assessed against the background of
parameters characteristic of physiological gait of healthy
people, returned to the norm. It seems that the above re-
sulted from a quick surgical procedure, suture of the ten-
don by means of carbon fibres, a relatively short period of
immobilization (5 weeks) and early implementation of prop-
erly directed rehabilitation.

On the other hand, it should be mentioned that there
have been no vital reports on postoperative biomechanical
observations of the Achilles tendon ruptures for a substan-
tial period of time. Leaning on animals' investigations re-
ports exist only. This paper is a continuation of the authors'
research cycle from the year 2000. Chwata et al. [23], stated
significant differences between the operated and non-op-
erated extremities during their analysis of bioelectric activ-
ity of the triceps muscles of calf after the reconstruction of
the Achilles tendon rupture by means of carbon fibres, car-
ried out during the subject's walk on a moving track with
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changeable speed and slope. The results of the research
performed immediately after removing the plaster cast, i.e.
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W miare uptywu czasu od operacji i coraz wiekszego
stopniowanego obcigzania pacjentow wysitkami stwierdzili
wyréwnywanie réznic pomiedzy konczynami operowanymi
a nieoperowanymi w zakresie mozliwosci sitowych. Caty
czas notowali dysproporcje w zakresie maksymalnej pred-
kosci skurczu miesni, co mogto by¢ przejawem zmniejsze-
nia sie sprezystosci sciegna w strefie zespolenia.

Na podstawie powyzszych rozwazan i analiz mozna w
spos6b oczywisty stwierdzi¢, ze zszycie zerwanego scie-
gna Achillesa jest obecnie metodg z wyboru. Warunkiem
skutecznosci leczenia operacyjnego jest wtasciwy dobor me-
tody zespolenia, zalezny od rodzaju uszkodzenia $ciegna
oraz uzyskanie warto$ciowej mechanicznie blizny.

Konieczne jest objecie dalszymi badaniami wiekszej licz-
by 0séb w celu uzyskania wynikow bardziej reprezentatyw-
nych dla grupy oséb po urazie zerwania Sciegna Achillesa i
zespoleniu za pomocg réznych metod i materiatow.

Jedna z wiodacych dziedzin, rozwijajgca sie dynamicz-
nie w ostatnich latach, jest analiza biomechaniczna, wyko-
rzystujgca metode tréjwymiarowej analizy ruchu - zwang,
analizg 3D.

Wyniki uzyskane za pomoca analizy 3D moga by¢ wy-
korzystane do réznych celdéw: do planowania pracy z pa-
cjentem w kompensacji niekorzystnych zmian zdiagnozo-
wanych w obrebie uktadu ruchu, a takze dokumentowania
postepow na etapie przywracania pacjentowi petnej spraw-
nosci. Oprécz oceny aspektow biomechanicznych stanu
funkcjonalnego aparatu ruchu, dokonanej przez ekspertow,
moga by¢ one réwniez wykorzystane do dokumentowania
efektow pracy lekarza, czy fizjoterapeuty.

Jednym z wielu przyktadéw mozliwego wykorzystania
kinematycznej analizy tréjwymiarowej stata sie ocena sta-
nu funkcjonalnego uktadu ruchu po zerwaniu i zespoleniu
Sciegna Achillesa materiatem weglowym.

Whioski

1. Przerwanie ciggto$ci struktury Sciegna Achillesa jest ura-
zem, ktéry wptywa w znacznym stopniu na wystepowanie
dysfunkcji w pracy miesni gastrocnemius, zaréwno po stro-
nie operowanej, jak i nieoperowanej konczyny.

2. Najwieksze odstepstwa od normy biomechanicznej cho-
du odnotowano w zakresie zmian katowych w stawach sko-
kowych i kolanowych w ptaszczyznie strzatkowe;.

3. Wyraznie zarysowat sie brak zgiecia podeszwowego sto-
py konczyny operowanej w fazie odbicia, co $wiadczy o
znacznym ograniczeniu funkcji zespotu $ciegno pietowe-
m. gastrocnemius.

4. Po okresie intensywnej fizjoterapii obraz biomechanicz-
ny pracy konczyny operowanej znacznie sie poprawit (war-
tosci analizowanych parametrow zblizyty sie do normy).

5. W leczeniu zerwanego sciegna Achillesa powinno sie
stosowac jego operacyjne zespolenie oraz intensywng fi-
Zjoterapie, zmierzajacq do szybkiego przywrécenia funkcji
operowanej konczyny i unikniecia utrwalenia patologiczne-
go wzorca chodu.

Podziekowania

Praca ninigjsza zostata cze$ciowo sfinansowana z fun-
duszow badan statutowych prowadzonych na Wydziale In-
zynierii Materiatowej | Ceramiki , Akademii Gérniczo-Hutni-
czej, projekt numer 11.11.160.116.
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after the lapse of 5 weeks, showed the existence of statisti-
cally significant differences between the average values of
parameters under research in the muscles of the operated
and non-operated extremities. In time, counting from the
moment of removing the plaster cast, it was possible to
notice the occurrence of significant connections between
motor activity undertaken by the subjects and the values of
biopotentials measured (improved economics of the mus-
cle work was noticed).

In 2001, Chwata et al. [24] carried out another
biomechanical analysis in the subjects after a surgical suture
of the Achilles tendon by means of carbon fibers prostheses.
This time they measured maximum moments of muscular
strength of the triceps of calf in static conditions and stand-
ard position, the recruitment speed of motor units of the tri-
ceps of calf for the isometric contraction test and resistance
to fatigue of the above mentioned muscles in the test of a 20-
second isometric contraction with maximum intensity.

The above mentioned authors noticed vital statistical dif-
ferences between the average values of parameters in the
muscles of the operated and non-operated extremities in
the case of variables characterizing the level of strength
possibilities and the contraction speed, whereas differences
in resistance to fatigue turned out to be irrelevant.

After some time and when the subjects' gradual work-
load increased, the authors of this paper noticed compensa-
tion of differences between operated and non-operated ex-
tremities as for the strength possibilities. All the time there
were registered disproportions within the maximum speed of
muscle contraction which could have been a manifestation
of decreasing the tendon elasticity within the area of suture.

Based on the above dissertation and analyses, one can
obviously state that the suture of a ruptured Achilles tendon
is nowadays a method of choice. A proper selection of the
method conditions the effectiveness of operative treatment
and depends on the type of tendon injury and achievement
of a mechanically significant scar.

It is imperative to include a greater number of subjects
in further research in order to obtain more objective results
for a group of patients after the Achilles tendon rupture and
its suture by means of different methods and materials.

Conclusions

1. The rupture of the Achilles tendon is an injury consider-
ably affecting the occurrence of dysfunction at the work of
the gastrocnemius muscles, both in the operated and non-
operated extremities.

2. The greatest deviations from the biomechanical norm of
gait were seen within the angular changes in the ankle and
knee joints in the sagittal plane.

3. The lack of plantar flexion was visible in the operated
extremity in take off proving a considerable restriction of
functions in the calcaneal tendon and gastrocnemius mus-
cle syndrome.

4. The biomechanical picture of work of the operated extremity
considerably improved after intensive rehabilitation (the val-
ues of the parameters analyzed came close to the norm).
5. A surgical procedure and intensive physical therapy treat-
ment program leading to a quick restoration of functions of
the operated extremity and avoidance of strengthening the
pathological gait pattern should be implemented in the
therapy of a ruptured Achilles tendon.
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[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),42-45]

Wprowadzenie

Stomatologiczne materiaty kompozytowe stanowig waz-
ng grupe materiatéw do odbudowy ubytkéw w stomatologii.
Ich formuta opiera sie na fakcie, ze dodanie wypetniaczy
do zywicy znaczgco poprawia pewne witasciwosci kompo-
zytéw. Te materialy sktadajg sie z ciggtej fazy polimerowej
Z rozproszonymi w niej wypetniaczami.
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Introduction

Dental composite materials are an important group of
materials applied in restorative dentistry. Their formulation
is based on the fact that the addition of inert fillers to resins
can significantly improve certain properties. The materials
consist of continuous resin matrix with dispersed fillers. The
resin matrix usually comprises a blend of monomers of high
molecular weight with at least two non saturated carbon-
carbon bonds in the molecule and small quantities of initia-
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tor, activator, inhibitor, stabilizer and pigments.
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Matryca polimerowa zwykle sktada sie z mieszaniny mo-
nomeréw o wzglednie duzym ciezarze czasteczkowym za-
wierajgcych co najmniej dwa wigzania nienasycone wegiel-
wegiel w czasteczce i matych ilosci inicjatora, aktywatora ,
inhibitora, stabilizatora oraz barwnikow.

Nieorganiczne wypetniacze modyfikowane srodkami
sprzegajagcymi dodawane sg do matrycy dla zmniejszenia
skurczu polimeryzacyjnego kompozytu i nadania produkto-
wi pozgdanych wiasciwosci uzytkowych.

Celem obecnych badan byta ocena wptywu mikro- i na-
nometrowych czastek jako wypetniaczy na wybrane wia-
sciwosci fizyczne opracowanych kompozytéw przeznaczo-
nych na state wypetnienia stomatologiczne.

Zakres pracy obejmowat badania wytrzymatosci na zgi-
nanie i poréwnanie wspotczynnika nieprzezroczystosci C, 7
badanych kompozytéw z warto$ciami otrzymanymi dla ce-
mentéw szkto-jonomerowych.

Materiaty

Wytworzone kompozyty sktadaty sie z mieszaniny swia-
ttoutwardzalnych monomeréw bis-GMA, TEG DMA z BHT,
CQ, DEA EMA. Jako mikrowypetniacz zastosowano otrzy-
mane w ISiC szkto o wysokim kontrascie radiologicznym i
Srednim ziarnie 3 um natomiast jako nanowypetniacza uzy-
to krzemionki koloidalnej o wielkosci ziarn 7 nm. Wypetnia-
cze poddano silanizacji stosujgc 3-metakryloksypropyltri-
metoksysilan (MPTMS) jako czynnik sprzegajacy oraz n-
propylamine jako katalizator.

Metody badan
Wytrzymalos¢ na zginanie

Z wytworzonych kompozytéw przygotowano w formie ze
stali nierdzewnej belki o wymiarach (3x3x25) mm. Na me-
talowej ptytce przykrytej folig poliestrowa umieszczano for-
me, napetniano kompozytem i przykrywano drugim arku-
szem folii oraz drugg metalowa ptytkg. Cato$¢ umieszczo-
no w zacisku, aby usung¢ nadmiar materiatu. Nastepnie
gorng metalowa ptytke zastgpiono szkietkiem nakrywkowym
i naswietlano przy uzyciu lampy Heliolux Il firmy Vivadent.
Okienko wyjsciowe zrodta Swiatta umieszczano naprzeciw
szklanej ptytki. Naswietlanie rozpoczynano od srodka probki.
Po czasie ekspozycji przesuwano okienko o p6t srednicy w
kierunku brzegu prébki, tak aby naswietlany obszar nakta-
dat sie czeSciowo z wczesniej naswietlang czescig. Nastep-
nie w ten sam sposob nasdwietlano czes¢ po drugiej stronie
srodka. Procedure naswietlania powtarzano po odwroce-
niu formy. Po utwardzeniu obydwu stron, forme wraz z préb-
ka wktadano do naczynia z wodg umieszczonego w suszar-
ce utrzymujacej temperature (37+1)°C. Po 15 minutach
delikatnie szlifowano papierem $ciernym o ziarnie 320, aby
usung¢ nadmiar kompozytu i wyjmowano prébke z formy.
Wyjete prébki zanurzano w wodzie i kondycjonowano przez
24h w temperaturze (37+1)°C. Trojpunktowe zginanie wy-
konano przy uzyciu maszyny wytrzymatosciowej Lloyd In-
struments LR 10K z predkoscig posuwu trawersy 0,5 mm/
min.

Wytrzymato$¢ na zginanie, o; obliczono w megapaska-
lach, z réwnania:

_ 3FI
 2bh?

o

w ktérym:

F jest maksymalnym obcigzeniem dziatajgcym na probke,
w niutonach;

| jest odlegtoscig miedzy podporami, w milimetrach,

b jest szerokoscig prébki zmierzong bezposrednio przed
badaniem, w milimetrach;

® 0 00000 0000000000000 0000000000000000000000

Udziat
Weight fraction [wt%]
Matryca Szkto Krzemionka
Matrix Glass Silica

1
2
3
4
5
6
7
8
9
10
11

TABELA 1. Skiady badanych kompozytow.
TABLE 1. Compositions of the composites.

Non organic fillers modified with coupling agent were
added to the matrix in order to decrease contraction of po-
lymerisation and to reach desirable properties of the prod-
uct.

The aim of the present study was to assess the influ-
ence of micrometric and nanometric particles used as fill-
ers on selected physical properties of composites for den-
tal restoratives.

The scope of study included flexural strength tests and
comparison of opacity coefficient C, ;, of tested composites
and the values obtained for glass ionomer cements.

Materials

The experimental composites were composed of visible
light curing monomer mixture: bis-GMA, TEG DMA with
BHT, CQ, DEA EMA. Glass obtained in ISiC - of high radio
opacity and mean particle size of 3 um was used as micro-
metric filler, and colloidal silica of particle size of 7 nm was
used and as nanometric filler. The fillers were modified by
silanisation with the use of 3-metacryloxypropyl-
trimetoxysilane (MPTMS) as a coupling agent and n-
propylamine as a catalyst.

Test methods
Flexural strength

Test samples of composite materials (25x2x2 mm) were
prepared in stainless steel mould. The composite material
was placed in a mould positioned on a metal plate covered
by a polyester film. The second piece of polyester film was
placed on to the material in the mould and covered with the
second metal plate. The mass in the mould was pressured
in order to remove the excess of the material. One of the
metal plates was replaced with a glass slide and the sam-
ple was cured with the blue light lamp Heliolux Il (Vivadent).
The exit window of the light source was placed against the
glass plate. The irradiation started in the centre of the sam-
ple. After the recommended exposure time the exit window
of the lamp was moved to the section adjacent to the centre
in the way in which light overlapped the previous section by
half the diameter of the exit window. Next the section on the
other side of the centre was irradiated in the same way.
The irradiation procedure was repeated on the other side of
the sample. The sample was placed into the cabinet where
the temperature of (37+1)°C was maintained. After 15 min-
utes the samples were removed from the mould and gently
abraded with the 320 grit abrasive paper. Then they were
stored in distilled water at (37+1)°C for 24 hours. The three
point loading test was carried out with the use of testing
machine Lloyd Instruments LR 10K with a constant
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h jest wysokoscig prébki zmierzong bezposrednio przed
badaniem, w milimetrach
Nieprzezroczystos¢ C,,

Oznaczenie nieprzezroczystosci C, ;, dla wytworzonych
kompozytéw wykonano przy pomocy spektrofotometru Lab-
Scan XE o geometrii 45°/0 z zastosowaniem szczeliny po-
miarowej 0,25" w oswietleniu D4 i w warunkach obserwaciji
10°. Prébki w formie krazkéw o $rednicy 15mm i wysokosci
1mm przygotowywano w formie z PTFE umieszczonej na
metalowej ptytce przykrytej folig poliestrowa. Przygotowa-
ng forme napetniano kompozytem i przykrywano drugim
arkuszem folii oraz drugg metalowag ptytkg. Cato$¢ umiesz-
czano w zacisku, aby usunga¢ nadmiar materiatu. Nastep-
nie gorng metalowg ptytke zastgpiono szkietkiem nakryw-
kowym i naswietlano przy uzyciu lampy Heliolux Il firmy Vi-
vadent. Naswietlanie rozpoczynano od $rodka probki
umieszczajac okienko wyjsciowe zrodta Swiatta naprzeciw
szklanej ptytki. Po czasie ekspozycji przesuwano okienko
wzdtuz obwodu probki o pét srednicy dopdki cata probka
nie zostata naswietlona. Drugg strone probki naswietlano
w taki sam sposob jak pierwszg. Niezwtocznie po zakon-
czeniu ekspozycji forme wraz z prébka przenoszono do
suszarki utrzymujacej temperature (37+1)°C. Po uptywie 15
minut prébki wyjmowano z formy, wktadano do wody de-
stylowanej i kondycjonowano w (37+1)°C przez 7 dni.
Nieprzezroczystos¢ C, ,, obliczono z réwnania:

Ry

C0,70 = R
0,70

w ktérym:

Rs - wspétczynnik odbicia na czarnym tle

Ro,70 - wspotczynnik odbicia na biatym tle o wspotczynniku
odbicia 70%

Wyniki badan

Wytrzymatosci na zginanie otrzymanych kompozytéw
przy udziale od 45,7%wag. do 66,5%wag. szkta o symbolu
K4M oraz przy udziale od 0,0% do 15% wag. krzemionki
koloidalnej przedstawia RYS. 1.

Na podstawie otrzymanych wynikéw mozna stwierdzic,
ze wprowadzenie mikrowypetniacza jak i nanowypetniacza
wywiera istotny wplyw na witasciwosci mechaniczne kom-
pozytow. Wraz ze wzrostem udziatu wagowego mikrowy-
petniacza mozna otrzyma¢ kompozyty o wyzszej wytrzy-
matosci na zginanie. Wprowadzenie 5,0 % wag. krzemion-
ki koloidalnej wydaje sie by¢ optymalne, poniewaz wszyst-
kie kompozyty z takim jej udziatem niezaleznie od ilosci szkia
posiadajg najwyzsza wytrzymatos¢ na zginanie. Wieksza
niz 5,0 % wag. ilos¢ krzemionki koloidalnej powoduje obni-
zenie wytrzymato$ci na zginanie kompozytoéw prawdopo-
dobnie z powodu powstawania aglomeratow.

Najwyzszg wytrzymatos$¢ na zginanie (104,5 MPa) za-
notowano dla kompozytu z udziatem 66,5% szkta i 5,0 %
wag. krzemionki koloidalnej, co znacznie przekracza usta-
nowione odpowiednig normg wymaganie (80 MPA) dla kom-
pozytéow odpowiednich do odbudowy ubytkéw na powierzch-
ni zwarciowej. To oznacza, ze otrzymane kompozyty moga
by¢ stosowane w warunkach ekstremalnych.

Oznaczone wartosci nieprzezroczystosci C,,, opraco-
wanych kompozytéw przedstawia TABELA 2.

Z przedstawionych danych wynika, ze warto$¢ wspot-
czynnika nieprzezroczystosci C, ;, zalezy od udziatu wypet-
niaczy. Uzyskane warto$ci dla kompozytow o maksymal-
nej zawartosci wypetniaczy sg porownywalne z wartoscia-
mi w zakresie od 0,704 do 0,766 dla cementéw szkto-jono-

crosshead speed of 0,5 mm/min.
The flexural strength -owas calculated in megapascals, from
the following equation:

3FI

T 22

where:

F is the maximum load applied to the sample, in newtons;
l'is the distance between the supports, in millimetres;

b is the width of the sample measured prior to testing, in
millimetres;

h is the height of the sample measured prior to testing, in
millimetres.

Opacity C,

The opacity test was carried out for fabricated compos-
ite materials using the photometric instrument LabScan XE
with geometry 45°/0 and measuring gap 0,25" with lighting
Dgs and observation conditions 10°. The samples in the
shape of roundels of diameter of 15 mm and height of 1 mm
were fabricated in the PTFE mould positioned on the metal
plate covered by a polyester film. The composite material
was placed into the mould and covered with the second
piece of polyester film and with the second metal plate.
Sample was pressured in order to remove the excess of the
material. One of the metal plates was replaced with a glass
slide and cured using the blue light lamp Heliolux Il
(Vivadent). The irradiation started at the centre of the sam-
ple. The exit window of the source light was placed against
the glass plate. After the recommended exposure time the
exit window of lamp was moved to the next section overlap-
ping the previous section by half the diameter of the exit
window. The second side of the specimen was irradiated in
the same way as the first side.

Immediately after irradiation the mould with specimen was
placed into the cabinet where the temperature of (37+1)°C
was maintained. After 15 minutes the sample was removed
from the mould and stored in distilled water at (37+1)°C for

7 days.
The opacity C, ,,was calculated, from the equation:
RB
C0,70 =
0,70
where:

R; - the reflectance of the black background
Ry7 - the reflectance of the white background with the re-
flectance 70%

Results

The flexural strength of the obtained composites con-
taining from 45,7wt% to 66,5%wt% glass with symbol K4M
and from 0,0wt% to 15,0wt% colloidal silica is shown on
FIG.1.

On the base of our studies it is possible to ascertain that
the addition of microfiller and nancofiller improves mechani-
cal properties of composites. With the increase of microfiller
weight fraction composites with higher flexural strength can
be obtained. Addition of 5,0wt% of colloidal silica seems to
be optimal because all the composites samples containing
it, independently from the amount of glass applied, had the
highest flexural strength. But the proportion of more then
5,0wt% colloidal silica reduced the flexural strength of com-
posites probably due to the formation of agglomerates.

The extreme flexural strength (104,5 MPa) was noted
for composite with fraction of 66,5wt% glass and 5,0wt%
colloidal silica, that considerably exceed the established
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[%wag] Co70
W eight fraction of Opacity
Silica, [Wt%] CO.70

TABELA 2. Wspoétczynniki nieprzezroczystosci
C0,70 opracowanych kompozytow.

TABLE 2. The opacity coefficient C . of obtained
composites.

D composites without silica 120
Hconmposites with 5 % silica . 4 5 2 9
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RYS. 1. Wytrzymatos¢ na zginanie kompozytow
przy réznej ilosci wypetniaczy.

FIG. 1. The flexural strength of composites
containing different amounts of fillers.

merowych GJW Chemadent. Z tego tez punktu widzenia
mozna wyciggna¢ wniosek, ze optymalny udziat makro- i
mikrowypetniaczy nie powinien przekroczy¢ 71,5% wag.

Najnizszy wspoétczynnik nieprzezroczystosci C, ,, zano-
towano dla prébki zawierajacej 45,7% wag. szkta, podczas
gdy najwyzsza wartos¢ zostata oznaczona dla probek za-
wierajacych 66,5% wag szkfa i 5,0 % wag. krzemionki kolo-
idalne;j.

Probka o najwyzszym wspotczynniku nieprzezroczysto-
$ci C, ;o wykazata ciemniejszg barwe w poréwnaniu z préb-
ka o najnizszym wspotczynniku C, ,, co nalezatoby bra¢ pod
uwage przy opracowywaniu kolornika materiatow kompo-
zytowych wg skali Vita.

Whioski

1. Przez optymalizacje wagowego udziatu mikro- i nanowy-
petniaczy uzyskano kompozyty posiadajgce wysokg wytrzy-
matosc¢ na zginanie. Dlatego mogq by¢ stosowane jako sto-
matologiczne materiaty odpowiednie do odbudowy ubytkéw
zebow potozonych na powierzchni zwarciowe;.

2. Wzrost udziatu wagowego wypetniaczy w kompozytach
wplywa na podwyzszanie ich wspoétczynnika nieprzezroczy-
stosci Cg .

3. Kompozyt o optymalnych witasciwosciach takich jak wy-
trzymato$¢ na zginanie jak i nieprzezroczysto$¢ powinien
zawiera¢ maksymalnie 66,5 % wag. mikrowypetniacza i 5,0
% wag. nanowypetniacza.

4. Wspétczynnik nieprzezroczystosci C, ;, koreluje z barwg
kompozytu w uktadzie L*a*b*.

Podziekowania

Badania finansowane przez Ministerstwo Nauki i Infor-
matyzacji w ramach 21/PBZ KBN 082/T08 2002

L= G046 at= -1 16 hiz 1141 frid= 1000 10

el
=/
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obicaniit S ids o 5 T Fatbert 8l [T e
— E— E— — —

RYS. 2. Polozenie kompozytéw o najnizszym i
najwyzszym wspétczynniku C .  w uktadzie L*a*b*
(probka 1-C ,=0,520; prébka 2-C, =0,743).

FIG. 2. The position of composites with lowest and
highest values of opacity coefficient C ., in the
L*a*b* system (Sample 1-C , =0,520; Sample 2-
C,70=0,743.

norm requirement (80 MPa) for composites suitable for the
restoration of occlusal surfaces. It means that the obtained
composite could be used in extreme conditions.

The determined values of opacity C, ,, of obtained com-
posites are show in the TABLE 2.

he results show that the value of opacity coefficient
C,.70 depends on the fraction of fillers. The obtained values
of composites with the maximal amount of fillers are com-
parable with the values ranging from 0,704 to 0,766 ob-
tained for the glass-ionomer cements GJW Chemadent.

At that point it is possible to conclude that the optimal
amount of micro- and nanofiller can not be higher than
71,5%wt.

The lowest value of opacity coefficient C,,, was noted
for samples that contained 45,7%wt. glass, whereas the
highest value was noted for the samples containing 66,5%wt.
glass and 5,0%wt. colloidal silica.

The sample with the highest value of the opacity coeffi-
cient C,,, demonstrated a darker colour in comparison with
the sample which has the lowest opacity coefficient C, .
Elaboration of the colour scale of composite materials in
accordance with the Vita scale should be taken in consid-
eration.

Conclusions

1. By optimization of the weight fraction of micro- and
nanofiller, composite materials of high flexural strength were
obtained. Therefore, they can be applied as restorative den-
tal materials suitable for restorations of cavities in the teeth
involving occlusal surface.

2. The weight fraction of fillers in composite materials influ-
ences on the material's opacity coefficient ¢, .

3. The composite material with optimal properties such as
flexural strength and opacity should consist of maximum
66,5wt% of microfiller and 5,0wt% of nanofiller.

4. The opacity coefficient C,,, correlates with colour of the
composite in L*a*b* system.
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ZELU BOGATOPLYTKOWEGO -
BADANIA IN VITRO
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Streszczenie

Mnogos¢ substancji znajdujgca sie w ptytkach, kto-
re biorg udziat w procesie krzepniecia, gojenia tka-
nek i odpowiedzi immunologicznej $wiadczy o wiel-
kiej roli tych elementéw morfotycznych krwi w fizjolo-
gii i patologii cztowieka. W dostepnej literaturze nie
ma publikacji na temat biomateriatow tgczgcych zdol-
no$ci pobudzenia procesoéw gojenia z wtasciwoscia-
mi antybakteryjnymi.

Celem niniejszej pracy byto wykazanie antybakteryj-
nych wtasciwosci zelu bogatoptytkowego. Po okresie
inkubacji odczytano wyniki. Sredni obszar zahamo-
wania wzrostu w zalezno$ci od rodzaju bakterii wahat
sie miedzy 6,0 a 20,8 mm.

Zastosowanie wyzej wymienionego biomateriatu, ktory
posiada wiaSciwoSci bakteriostatyczne i bakterioboj-
cze moze stac sie przetomem w leczeniu infekcji tka-
nek miekkich i ran pourazowych nie tylko w ortopedii,
ale réwniez na oddziatach chirurgii ogdlnej, naczynio-
wej, szczekowo-twarzowej, plastycznej oraz torako-
chirurgii i neurochirurgii.

Stowa kluczowe: zel bogatoptytkowy, zakazenie,
gronkowiec ztocisty, MSSA
[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),46-49]

Wstep

W ptytkach krwi odkryto do tej pory ponad 30 czynni-
kow wzrostu, sposrod ktérych najwazniejsze znaczenie majg,
PDGF (Platelet Derived Growth Factor), TGF (Transforming
Growth Factor), oraz EGF (Epidermal Growth Factor) i IGF
(Insulin Growth Factors). PDGF i TGFf sg znanymi czynni-
kami niezbednymi do regeneracji tkanek. PDGF m.in. sty-
muluje mitogeneze komdrek macierzystych (STEM) i oste-
oblastéw oraz angiogeneze. Poza czynnikami wzrostu ptytki
w swoich ziarnistosciach posiadajg czynniki biologicznie
czynne np. serotonineg, katecholaminy oraz inne substan-
cje. Mnogos¢ substancji znajdujgca sie w ptytkach, ktére
biorg udziat w procesie krzepniecia, gojenia tkanek i odpo-
wiedzi immunologicznej swiadczy o wielkiej roli tych ele-
mentéw morfotycznych krwi w fizjologii i patologii cztowie-
ka [1, 5].

Pod koniec lat 90 - tych XX wieku zaczeto zastanawiac
sie nad wykorzystaniem biologicznego potencjatu tych ele-
mentéw morfotycznych krwi w leczeniu uszkodzonych tka-
nek. Poprzez odwirowanie petnej autogennej krwi otrzyma-
no koncentrat ptytek krwi tzw. surowice bogatoptytkowg
(PRP). Zageszczanie trombocytdw powoduje, ze wzrasta
stezenie PDGF i TGFb, integryn i innych czasteczek adhe-
zyjnych w otrzymanym preparacie PRP. Po dodaniu trom-
biny powstaje galaretowata masa tzw. zel bogatoptytkowy
[5,9].

ANTIMICROBIAL PROPERTIES OF
PLATELET GEL - IN VITRO STUDY

Tomasz BieLecki*, TADEUSz SzymoN GAZDzIK*,
GRzEGORZ ZI6tKowsKI**, MONIKA PoMORSKA-WESOLOWSKA**

*DEPARTMENT AND CLINIC oF ORTHOPAEDICS,
MebicaL UNIVERSITY OF SILESIA, SosNowiEC, PoLAND
** DEPARTMENT OF MEDICAL MICROBIOLOGY,

DisTrRICT HOsSPITAL, SosNowiEC, PoLAND

Abstract

A lot of biological substances which are contained
in platelets take a part in coagulation process, tissues
healing and in immunological answer, witnesses about
huge role these blood elements in physiology and
pathology. In literature there are no publications about
biomaterials which are able to stimulate healing proc-
ess and which have antibacterial features.

The aim of this experiment is to examine antimicro-
bial effects of platelet gel. During incubation period
results were read. Average area of growth restrain in
dependence on bacteria kind between 6,0 and 20,8
mm.

Using this biomaterial which own bactericidal and
bacteriostatic properties can become a breakthrough
in treatment tissue infections and posttraumatic
wounds not only in orthopaedics but also surgery vas-
cular, thoracic surgery maxillofacial surgery, plastics
surgery and neurosurgery words.

Key words: platelet rich plasma, infection, Staphy-
lococcus aureus, MSSA

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),46-49]

Introduction

Until now in platelets 30 growth factors were discovered
among which, the most important are PDGF, TGF, EGF
and IGF. PDGF and TGFp are well known factors. The in-
dispensable to tissue regeneration process. PDGF stimu-
lates stem cells, osteoblasts mitogenesis and angiogenesis
process. Apart from growth factors platelets in its granules
have serotonin, catecholamins and other biological active
substances. A lot of biological substances which are con-
tained in platelets take part in coagulation process, tissues
healing and inimmunological answer, witnesses about huge
role these blood elements in physiology and pathology [1,5].
In the end of 90s XX ones started to wonder about biologi-
cal potential of these blood elements in damage tissues
treatment. Though centrifugation autogenous blood plate-
let concentrate was obtained - PRP platelet- rich plasma.
Platelets condensation causes that concentration of PDGF
and TGF beta and other adhesive substances in received
PRP is growing. Nowadays on Polish medical market there
are no autogenous biomaterials for healing bone and tis-
sue disorders. In accessible literature there are no publica-
tions about biomaterials which are able to stimulate healing
process and which have antibacterial features. PRP micro-
biological examinations are based on CLSI advices (Clini-
cal and Laboratory Standards Institute). Which are con-
nected with signing tenderness by diffusion method from
disc on agar gel [5, 9].

The aim
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Sci i tkanek miekkich [3]. Rowniez w dostepnej literaturze
nie ma publikacji na temat biomateriatéw tgczacych zdol-
nosci pobudzenia proceséw gojenia z wtasciwosciami an-
tybakteryjnymi.

Badania mikrobiologiczne Zelu bogatoptytkowego oparto
na wytycznych CLSI (Clinical and Laboratory Standards In-
stitute) dotyczacych oznaczania wrazliwosci metoda dyfu-
Zji z kragzka w zelu agarowym.

Cel pracy

Celem niniejszej pracy byto wykazanie antybakteryjnych
wiasciwosci zelu bogatoptytkowego.

Materiat i metody

Badania wykonywano w Katedrze i Oddziale Klinicznym
Ortopedii w Sosnowcu Slgskiej Akademii Medycznej oraz
Dziale Diagnostyki Laboratoryjnej Wojewddzkiego Szpitala
Specjalistycznego Nr 5 w Sosnowcu. W okresie od kwiet-
nia do czerwca 2005 roku wykonano 11 oznaczeh wiasci-
wosci bakteriobdjczych zelu bogatoptytkowego. Na prowa-
dzenie badan uzyskano zgode Komisji Bioetycznej Slaskiej
Akademii Medycznej w Katowicach (zezwolenie nr NN-013-
196/1/63 z dnia 02.07.2003).

Metodyke badania oparto na wytycznych CLSI (Clinical and
Laboratory Standards Institute) - dawniej NCCLS (National
Committee for Clinica Laboratory Standards) dotyczacych
oznaczania wrazliwosci metoda dyfuzji z krgzka w zelu aga-
rowym (wg. Kirby-Bauer).

Do badania uzyto gotowych, wystandaryzowanych podt6z
Mueller-Hinton Il Agar firmy Becton Dickinson. Podstawg
inokulum byto api® NaCl 0,85% Medium firmy bioMerieux.
Wiasciwosci bakteriobdjcze badanych preparatéw spraw-
dzano na szczepach:

- Staphylococcus aureus ATCC 25923 - szczep MSSA

- Escherichia coli ATCC 35218 - szczep produkujacy beta-
laktamaze o rozszerzonym profilu substratowtm (ESBL)

- Escherichia coli ATCC 25922

- Klebsiella pneumoniae ATCC 700603 - szczep produku-
jacy beta-laktamaze o rozszerzonym profilu substratowtm
(ESBL)

- Enterococcus faecalis ATCC 29212

- Pseudomonas aeruginosa ATCC 27853

"ATCC" i "American Type Culture Collection" sg znakami
zastrzezonymi dla American Type Culture Collection.

Wyzej wymienione szczepy (oprocz Klebsiella pneumo-
niae ATCC 700603) sg zalecane przez CLSI do przepro-
wadzenia kontroli jakosci krgzkdw nasyconych preparata-
mi przeciwbakteryjnymi uzywanych w metodzie dyfuzyjno-
krazkowej. W pracy uzyto jatowe krazki bibutowe firmy Bec-
ton Dickinson nasgczone zelem bogatoptytkowym. Mate-
riat inkubowano 20 godzin w cieplarce o temp 35°C w wa-
runkach tlenowych.

Do przygotowania zelu bogatoptytkowego z czynnikami
wzrostu postuzyt zestaw do izolacji ptytek krwi firmy Bio-
met. Po pobraniu od pacjenta 54 ml krwi petnej do strzy-
kawki przed zabiegiem, w ktérej znajdowat sie antykoagu-
lant: 6 ml cytrynianu sodu i wstrzyknieciu jej do specjalne-
go zbiornika, poddano zbiornik wirowaniu przez 12 minut
przy 3200 obrotéw/min. Otrzymano 3 warstwy - miedzy
warstwg 1 i 2 widoczny byt biaty korzuszek, ktéry stanowity
ptytki krwi. Nastepnie za pomoca 30 ml strzykawki pobiera-
no surowice ubogoptytkowa (PPP) ze zbiornika. Przez 30
sekund ruchami okreznymi wstrzasano zbiornikiem i 10 ml
strzykawka izolowano 6 ml surowicy bogatej w ptytki (PRP).
Do specjalnej dwukaniulowej igty podiaczano dwie strzy-

® 0 00000 0000000000000 0000000000000000000000

effects of platelet gel.

Material and methods

Experiments were performed at Department and Clinic
Orthopaedics Silesian Medical University in Sosnowiec and
in Diagnostic Laboratory Section in District Hospital in
Sosnowiec. Since April until June 2005 11 marks of bacte-
ricidal PRP properties were performed. To realize
experoments, permission of Bioethical Commision was ob-
tained. Experimental method was based on CLSI advices
which consider tenderness signing by diffuse method from
agar disc (Kirby-Bauer method).

Baseline antimicrobial activity was assessed by meas-
uring the zones of inhibition. Agar plates were coated with
one of the following strain: Staphylococcus aureus ATCC
25923 (MSSA), Klebsiella pneumoniae ATCC 700603
(ESBL), Escherichia coli ATCC (25922), Enterococcus
faecalis ATCC 29212 and Pseudomonas aeruginosa ATCC
27853. These strains (apart from Klebsiella pneumoniae
ATCC 700603) are advised by CLSI to perform control of
quality discs with antimicrobial substances which are used
in disc-diffusion method. In this experiment sterile discs
Becton Dickinson Firm with PRP were used. Specimens
were incubated for 20 hours in 35 degree temperature in
oxygen presence.

The PRP was prepared by extracting blood from the
patient before operation and by using a cell separator to
sequester and concentrate the platelets.

Venous blood was obtained from 9 patients. 54 ml of
whole blood was drawn from the patient into syringe with 6
ml sodium citrate to achieve anticoagulation. Next the blood
was drawn into sterile tube and centrifuged. Whole blood
was placed at a rate of 12 minutes, with a centrifuged speed
of 3600 RPM (Biomet separator). The blood was centrifuged
into its three basic components: red blood cells, platelet
rich plasma (PRP) sometimes referred to as "buffy coat",
and platelet poor plasma (PPP). Because of differential
densities, the red blood cell layer forms at the lowest level,
the PRP layer in the middle and PPP layer at the top. The
cell separator separates each layer from the less dense to
the more dense; therefore, it separates PPP first and PRP

RYS. 1. Strefa zaha-
mowania wzrostu
Staphylococcus
aureus przez zel
bogatoptytkowy.

FIG. 1. Zone of
inhibition produced by
PG to Staphylococcus
aureus.

ZEL (PG)

Staphylococcus aureus ATCC 25923
Escherichia coli ATCC 35218
Escherichia coli ATCC 25922
Klebsiella pneumonice ATCC 700603
Enterococcus faecalis ATCC 29212

Pseudomonas aeruginosa ATCC 27853

TABELA 1. Strefy zahamowania wzrostu badanych
substancji przy uzyciu szczepéw wzorcowych
(wartosci srednie).

TABLE 1. Inhibition zones of growth of the
substances by using basic strains (average values).
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kawki, jedng z PRP, drugg z chlorkiem wapnia i trombina.
Tak przygotowang podwdjng strzykawke z podwojng ka-
niulg uzywano w doswiadczeniu.

Wyniki

Po okresie inkubacji odczytano wyniki. Sredni obszar
zahamowania wzrostu w zalezno$ci od rodzaju bakterii
wahat sie miedzy 6,0 a 20,8 mm (RYS. 1, TABELA 1). W
przypadku Pseudomonas aeruginosa na krgzku nasaczo-
nym zelem bogatoptytkowym rozwijaty sie kolonie tej bak-
terii.

Dyskusja

Surowica bogatoptytkowa dzieki swoim wtasciwosciom
hamowania krwawienia jest wykorzystywana w kardio- i
torakochirurgii, szczegélnie w zabiegach przeszczepow ptuc
i serca, a takze w operacjach w przypadku zmniejszonej
krzepliwosci krwi [2,4].

PRP jest czesto wykorzystywana na oddziatach opa-
rzeniowych oraz zajmujacych sie leczeniem trudno goja-
cych sie ran [3]. Czynniki wzrostu pochodzace z odwirowa-
nej krwi po raz pierwszy zostaty zastosowane przez Knigh-
ton'a u chorych z przewlektymi owrzodzeniami skoéry. Sto-
sujgc dwa razy dziennie surowice z czynnikami wzrostu za-
obserwowat on wygojenie ran u 17 z 21 leczonych pacjen-
tow [8].

Glover i wspotpracownicy wykonali badania retrospek-
tywne u 3830 pacjentéw z trudno gojgacymi sie ranami w
przebiegu cukrzycy, niewydolnosci naczyn zylnych i tetni-
czych oraz schorzen autoimmunologicznych [6]. W grupie
kontrolnej uzyskali oni wygojenie ran u 50,8% natomiast w
doswiadczalnej, gdzie zastosowano PRP w 65,7% przypad-
kéw. U chorych z trudno gojacymi sie ranami w przebiegu
cukrzycy odsetek wygojen wynosit bez i po zastosowaniu
PRP odpowiednio w 46,6 i 66,8%. U oséb z ranami po-
wstatymi na tle schorzen grupy autoimmunoagresiji autorzy
uzyskali w grupie kontrolnej 64%, a po podaniu PRP 67%
dobrych wynikéw klinicznych.

Zel bogatoptytkowy jest coraz czesciej stosowany na
oddziatach ortopedii do leczenia zaburzen zrostu kosci. Sta-
nowig one powiktanie okoto 5-10 % wszystkich ztaman. W
ztamaniach otwartych powiktanych zakazeniem ich odse-
tek zwieksza sie do 40-50%. Leczenie zakazonych stawow
rzekomych stanowi jedno z najwiekszych wyzwan dla leka-
rza ortopedy [3]. Po wszczepieniu biomateriatow majacych
pobudzi¢ procesy regeneracji tkanki kostnej do miejsca in-
fekgiji, istnieje ogromne ryzyko zaostrzenia procesow za-
palnych, poniewaz przeszczepy stajg sie doskonatg pozyw-
ka dla rozwoju bakterii. Z tego powodu firmy farmaceutycz-
ne zaczety produkowac biomateriaty o wtasciwosciach oste-
okondukcyjnych potgczonych z antybiotykiem np. teikopla-
ning [3, 7, 10].

W dostepnej literaturze nie ma doniesien na temat za-
stosowania PRP oraz innych biomateratéw osteoindukcyj-
nych, ktére posiadatyby wtasciwosci bakteriostatyczne czy
bakteriobojcze.

Przedstawione wyniki badan majg charakter doniesie-
nia wstepnego. Zastosowana metoda CLSI| do oceny wia-
$ciwosci antybakteryjnych zelu bogatoptytkowego jest po-
wszechnie uznang technikg oceny wrazliwosci danego
szczepu na badane preparaty przeciwbakteryjne (antybio-
tyki i chemioterapeutyki), w ktorej zachodzi dyfuzja substan-
cji z krgzka bibutowego do podtoza statego, na ktére nanie-
siono zawiesine bakteryjng o okreslonej gestosci. Miarg
wrazliwosci badanego szczepu jest wielkos¢ srednicy stre-
fy zahamowania wzrostu wokét krgzka nasyconego bada-

second, leaving the residual red blood cells.

Then the top yellow serum component PPP was removed
into 30 ml syringe. Next the tube was shacked vigorously
for 30 seconds to suspend platelets and then 10 ml syringe
was connected to the tube to extract PRP.

The PRP application requires initiating the coagulation proc-
ess with a mixture of 10 ml 10% calcium chloride mixed
with 10 000 units of bovine thrombin. For PRP application
an individual 10 ml sterile syringe for each mix was used
(Biomet). Each mix draws in order: 6 ml of PRP, 1 ml Of
calcium chloride/ thrombin mix, and 1 ml of air to act as a
mixing bubble. The syringe was gently agitated to initiate
clotting (gelling). The PRP was stored in the operating room
at room temperature until we were ready for its use.

Then, the platelet rich plasma was placed on the surgical
field into a sterile syringe.

Results

During incubation period results were read. Average area
of growth restrain in dependence on bacteria kind between
6,0 and 20,8 mm (FIG. 1, TABLE 1). In a case of Pseu-
domonas aeruginosa on disc with platelet platelet-rich
plasma, bacteria were developed.

Discussion

Platelet rich plasma due to its features of blood restrain-
ing is used in cardio and thoracic surgery especially in lungs
and heart transplantations and in operations connected with
increase of blood coagulation. PRP is used very often on
burn words with difficult healing wounds [2,3,4]. Growth fac-
tors derived from centrifuged blood for he first time were
used by Knighton in patients with chronic skin ulcerations.
Using twice a day platelet- rich plasma with growth factors
he observed healing wounds in 17 from 21 treated patients
[8].

Glover et al made retrospective examinations in 3830
patients with difficult wounds healing in patients with diabe-
tes, veins and arteries insufficiency and autoimmunological
diseases. They received in control group healing wounds in
50,8% cases and in experimental group where PRP was
used in 65017,7% cases. In patients with difficult wounds
healing with diabetes percentage of healing amount to with-
out and with using PRP appropriate 46,6% and 66,8%. In
patients with wounds which appeared on a background of
the autoimmunological diseases the authors received in con-
trol group 64% and after PRP application 67% good clinical
results [6].

Platelet rich plasma is now often and often used on or-
thopaedics words in treating disturbances in bone healing.
These diseases represent complications in 5-10% fractures.
In open fractures which are complicated by infection its per-
centage growth until 40%-50% [3]. Treatment of infected
non unions is one of the biggest challenge for orthopaed-
ics. After biomaterial implantation, which can stimulate bone
regeneration process to infection place, there is a huge risk
of exacerbation inflammatory process, because transplants
become excellent culture medium for bacteria growth. That
is why pharmaceutical companies start produce biomaterials
about osteoconductive properties which are connected with
antibiotics, for example with teikoplanin [3,7,10].

In accessible literature there are no informations about
using PRP and other osteocondactive biomaterials which
could own bactericidal and bacteriostatic properties. Pre-
sented results are preliminary report. CLSI method used to
estimate PRP antibacterial properties is popular technique
for estimation of sensitive strain on examined antibacterial

N
-,

© 0 000 00 0000000000000 0000000000000 00 0000000



ng substancjg i/lub preparatem.

Wyniki badan wskazuja, iz zel bogatoptytkowy ma dzia-
tanie bakteriobdjcze w stosunku do Staphylococcus aureus.
Strefy zahamowania wzrostu miescity sie w granicach "wraz-
liwy" dla wiekszo$ci antybiotykdéw stosowanych w leczeniu
zakazen tymi drobnoustrojami, co moze sugerowac tera-
peutyczne uzycie tego preparatu nawet w klinicznie rozpo-
znanych zakazeniach wywotanych przez szczepy Staphy-
lococcus aureus MSSA. Strefy zahamowania wzrostu dla
Escherichii coli byty na granicy "wrazliwy" i "sredniowrazli-
wy". Nie zaobserwowano zadnego dziatania w stosunku do
Klebsiella pneumoniae, Enterococcus faecalis oraz Pseu-
domonas aeruginosa. Wydaje sie, iz w zakazeniach z udzia-
tem tych bakterii Zel bogatoptytkowy nie powinien by¢ sto-
sowany. W przypadku Pseudomonas aeruginosa widocz-
ny byt rozwaj kolonii tej bakterii na kragzku nasgczonym ze-
lem bogatoptytkowym. Moze to Swiadczy¢, ze Zel bogato-
ptytkowy jest pozywka dla tych bakterii.

Nie znamy mechanizmdéw antybakteryjnego dziatania
zelu bogatoptytkowego. StwierdziliSmy w nim znacznie pod-
wyzszony poziom laktoferyny, ktéry posrednio swiadczy o
liczbie neutrofi. Ponadto zaobserwowali$my, iz liczba leu-
kocytow w preparacie byta srednio 7,1 razy wyzsza niz w
krwi obwodowej [3]. By¢ moze za dziatanie przeciwbakte-
ryjne zelu bogatoptytkowego odpowiedzialne sg leukocyty.
Potwierdzenie tej tezy wymaga dalszych badan.

Zastosowanie wyzej wymienionego biomateriatu, ktory
posiada wtasciwosci bakteriostatyczne i bakteriobdjcze
moze stac sie przelomem w leczeniu infekcji tkanek miek-
kich i ran pourazowych nie tylko w ortopedii, ale réwniez na
oddziatach chirurgii ogolnej, naczyniowej, szczekowo-twa-
rzowej, plastycznej oraz torakochirurgii i neurochirurgii. Na-
szym zdaniem ten kierunek badan rokuje duze nadzieje i
powinien by¢ kontynuowany.

Whioski

1. Zel bogatoptytkowy wykazuje dziatanie bakteriobdjcze w
stosunku do Staphylococcus aureus oraz Escherichia coli.
2. Strefy zahamowania wzrostu dla Staphylococcus aureus
MSSA mieszcza sie w granicach "wrazliwy" dla wiekszosci
antybiotykéw stosowanych w leczeniu zakazen tymi drob-
noustrojami.

3. Zel bogatoptytkowy nie wykazuje dziatania antybakteryj-
nego w stosunku do Klebsiella pneumonice, Enterococcus
faecalis oraz Pseudomonas aeruginosa.
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specimens (antibiotics and chemioterapeutics) in which
occurs substances diffusion from filter paper disc vehicle
on which bacterial suspension about defined density was
put. Sensitivity measure of examined strain is size of diam-
eter restrain zone around disc which is saturate by exam-
ined substance or/and with specimen.

Results point on the fact that PRP has antibacterial ac-
tivity towards Staphylococcus aureus. Growth restrain zones
were contained in "sensitivity" for most antibiotics which were
used in treatment of these bacterial infections, what can
suggest therapeutic using this specimen even in clinical
recognized infections caused by Staphylococcus aureus
strain MSSA. Growth restrain zones for Escherichia coli were
on limit "sensitivity" and "middle sensitivity". Activity towards
Klebsiella pneumoniae was not observed. It seems that in
infections with participations of these bacteria PRP should
not be used. In case of Pseudomonas aeruginosa develop-
ment of this bacterial colony on disc with PRP was visible. It
can testify that platelet gel can be culture medium for these
bacteria. We do not know mechanisms of antibacterial ac-
tivity PRP. We ascertained in it considerably elevated level
of lactoferin, which indirectly testifies about number of
neutrophiles. We also have observed that number of
leukocytes in specimen was average 7,1 higher than in pe-
ripheral blood. Perhaps leukocytes are responsible for anti-
bacterial function of PRP [3]. It demands more experiments.
Using this biomaterial which own bactericidal and bacterio-
static properties can become a breakthrough in treatment
tissue infections and posttraumatic wounds not only in or-
thopaedics but also surgery vascular, thoracic surgery max-
illofacial surgery, plastics surgery and neurosurgery words.
In our opinion this course of experiments should be contin-
ued.

Conclusions

1. Platelet gel acts bactericidal on Staphylococcus aureus
and Escherichia coli.

2. Growth inhibition zones for Staphylococcus aureus MSSA
are on limit "sensitivity" for most antibiotics which are used
in treatment infections caused by these bacteria.

3. Platelet-rich plasma does not act antibacterial on Kleb-
siella pneumoniae, Enterococcus faecalis and Pseu-
domonas aeruginosa.
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_ WPLYW AUTOGENNYCH
CZYNNIKOW WZROSTU

Z PLYTEK KRWI NA PROCESY
GOJENIA TKANKI KOSTNEJ -
DONIESIENIE WSTEPNE
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Streszczenie

Ptytki krwi sq elementami morfotycznymi krwi, kto-

re w duzych stezeniach zawierajg naturalne czynniki
wzrostu, z ktorych dwa: PDGF i TGF beta odgrywajg
kluczowag role w procesach regeneracji. Do tej pory w
ptytkach krwi odkryto ponad 30 czynnikéw wzrostu, z
ktoérych najwazniejszymi sgq: PDGF (Platelet Derived
Growth Factor), TGF (Transforming Growth Factor),
EGF (Epidermal Growth Factor) oraz IGF (Insulin-like
Growth Factor). Plytki krwi uwalniajg ze swoich ziar-
nistosci i lizosomoéw m.in. czynniki wzrostu stymulu-
jac w ten sposob procesy gojenia tkanki kostnej. Ce-
lem pracy byta ocena wptywu zelu bogatoptytkowego
na procesy gojenia tkanki kostnej.
Na podstawie uzyskanych obrazéw radiologicznych
oraz wynikow badan densytometrycznych u pacjen-
tow z torbielami w zuchwie zaobserwowano przyspie-
Szenie procesu przebudowy tkanki kostnej w grupie z
zastosowanym zelem bogatoptytkowym w porowna-
niu do grupy kontrolnej. U pacjentow z torbielami ko-
Sci dfugich obserwowano staty proces przebudowy
tkanki kostney.

Stowa kluczowe: zel bogatoptytkowy, tkanka kost-
na, gojenie kosci, czynniki wzrostu

[Inzynieria Biomateriatéw, 54-55,(2006),50-53]

Wstep

Procesy regeneracji tkanek sg mozliwe dzieki aktywaciji
kaskady czynnikow wzrostu. Ptytki krwi sg elementami
morfotycznego krwi, ktére w duzych stezeniach zawierajg
naturalne czynniki wzrostu, z ktérych dwa: PDGF i TGF beta
odgrywaja kluczowa role w procesach regenerac;ji [1, 8].

Do tej pory w ptytkach krwi odkryto ponad 30 czynnikéw
wzrostu, z ktérych najwazniejszymi sg: PDGF (Platelet De-
rived Growth Factor), TGF (Transforming Growth Factor),
EGF (Epidermal Growth Factor) oraz IGF (Insulin-like
Growth Factor). PDGF jest glikoproteing produkowang przez
trombocyty, ale syntetyzowana i wydzielang réwniez przez
makrofagi i komérki srédbtonka. Jest istotnym czynnikiem
wzrostowym regulujgcym i rozpoczynajacym wszystkie pro-
cesy gojenia, a przede wszystkim pierwszym czynnikiem
wzrostu w ranie, pobudzajgcym rewaskularyzacje, synteze
kolagenu oraz regeneracje kosci. Jego gtéwna funkcjg jest
stymulacja mitozy, podziatu komorek srédbtonka, a takze
regulacja dziatania innych czynnikow wzrostu i komorek.
PDGF wystepuje w trzech formach: PDGF aa, bb, ab [1,9].
TGF jest czynnikiem wzrostu wystepujacym w dwoch for-
mach tj. jako TGF beta1 oraz beta2. Sg to glikoproteiny
produkowane przez ptytki krwi, ale znajdujace sie réwniez

INFLUENCE OF AUTOGENOUS
GROWTH FACTORS FROM
TROMBOCYTES ON BONE
HEALING PROCESSES -
PRELIMINARY REPORT

AcATA CIESLIK-BIELECKA*, ToMASZ BIELECKI**,
TAbeusz SzymoN Gazpzik**, TADEUSZ CIESLIK*

*| DEPARTAMENT AND CLINIC OF ORAL AND MAXILLOFACIAL
SURGERY IN ZABRZE, MEDICAL UNIVERSITY OF SILESIA, KATOWICE
**DePARTAMENT AND CLINIC OF ORTHOPEDICS IN SOSNOWIEC,
MebicAL UNIVERSITY OF SILESIA, KATOWICE

Abstract

Platelets are blood elements, which contain natu-
ral growth factors, from which PDGF i TGF beta play
important role in regeneration processes. In platelets
untill now 30 growth factors are described, from which
the most important are: PDGF (Platelet Derived
Growth Factor), TGF (Transforming Growth Factor),
EGF (Epidermal Growth Factor) oraz IGF (Insulin-like
Growth Factor). Thrombocytes growth factors release
from granules and lysosoms and stimulate bone heal-
ing processes. The aim of this experiment was esti-
mation of influence platelet rich plasma on bone heal-
ing processes.

On a base of X - rays and dual X - rays in patients
with mandibular cysts it was observed that platelet
rich plasma stimulates bone healing processes in ex-
perimental group. In patients with long bone cysts
constant bone remodeling was observed.

Key words: platelet rich plasma, bone tissue, bone
healing, growth factors

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),50-53]

Introduction

Tissues regeneration process is possible thanks to acti-
vation growth factors cascade. Platelets are cells which in
high concentrations contain natural growth factors. The most
important are TGF beta and PDGF which play important
role in regeneration process [1, 8]. Until now over 30 growth
factors were discovered from which the most important are:
PDGEF (Platelet Derived Growth Factor), TGF (Transform-
ing Growth Factor), EGF (Epidermal Growth Factor) oraz
IGF (Insulin-like Growth Factor). PDGF is a glycoprotein
which is produced by platelets and synthetized and released
also by macrophags and endothelial cells. This growth fac-
tor starts and regulates al healing processes and first of all
stimulates revascularization, collagen synthesis and bone
regeneration process. Its main function is mitosis and en-
dothelial cells division stimulation, and regulation of other
growth factors and cells activity. There are three types of
PDGF: aa, ab, bb [1, 9].

TGF occurs in two forms: betal and beta2. These
glycoproteins are produced by platelets and also are situ-
ated in macrophags, osteoblasts and other cells. TGF regu-
lates multiplying and differentiation different cell types. lts
main function is chemotaxis and mitogenesis of
preosteoblasts and ability of collagen deposition stimula-
tion in connective tissue healing process and bone tissue
forming. TGF inhibits osteoclast forming and bone resorption
[11,14]. EGF and IGF stimulate cell differentiation and en-
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w makrofagach, osteoblastach, czy innych komoérkach. TGF
reguluje namnazanie i réznicowanie roznych typow komé-
rek. Jego najwazniejsza funkcjg jest chemotaksja i mitoge-
neza prekursoréw osteoblastéw oraz zdolno$¢ pobudzania
odkfadania kolagenu w procesie gojenia tkanki tacznej i po-
wstawania tkanki kostnej. TGF hamuje réwnoczesnie proce-
sy tworzenia osteoklastéw oraz resorpcje kosci[11, 14]. EGF
jest czynnikiem odpowiedzialnym za r6znicowanie komorek.
Stymuluje on procesy powstawania nabtonka oraz angioge-
neze. VEGF oraz IGF sg réwnie waznymi czynnikami wzro-
stu odpowiedzialnymi za réznicowanie komérek oraz stymu-
lacje powstawania nabtonka i angiogeneze [9].
Poczatkowym etapem gojenia uszkodzonej tkanki kost-
nej jest krwawienie, ktére zostaje zahamowane w wyniku
przylegania ptytek krwi oraz wtdknika z surowicy, w miejscu
uszkodzenia naczyn krwiono$nych. Plytki krwi uwalniajg ze
swoich ziarnistosci i lizosoméw m.in. czynniki wzrostu sty-
mulujgc w ten sposob procesy gojenia tkanki kostnej [9, 14].

Cel pracy

Celem pracy byta ocena wptywu autogennych czynni-
kéw wzrostu z Zzelu bogatoptytkowego na procesy gojenia
tkanki kostne;j.

Material i metody

W | Katedrze i Klinice Chirurgii Szczekowo-Twarzowej
w Zabrzu oraz w Klinice Ortopedii w Sosnowcu w ramach
projektu badawczego 2 PO5C 001 26 finansowanego przez
KBN w okresie od pazdziernika 2003 roku do listopada 2004
roku u 26 pacjentéw w wieku 16-81 lat, w znieczuleniu ogol-
nym wykonywano zabiegi cystektomii. Pacjentéw z torbie-
lami zuchwy podzielono na 2 grupy. Grupe kontrolng sta-
nowito 5 pacjentow, u ktérych wykonywano zabieg cystek-
tomii metodg osteoplastyczng. Grupa do$wiadczalna obej-
mowata 19 pacjentow, u ktérych w znieczuleniu ogélnym
wykonano zabiegi cystektomii metodg osteoplastyczng, z
podaniem Zelu bogatoptytkowego w miejsce powstatego po
wytuszczeniu torbieli ubytku kostnego. Grupe trzecig sta-
nowili 2 pacjenci, z torbielami nasady blizszej kosci udo-
wej, u ktérych w znieczuleniu doledzwiowym wykonywano
operacje z podaniem Zelu bogatoptytkowego i kosci allo-
gennej do powstatego ubytku kostnego po wytuszczeniu
torbieli. Zel bogatoptytkowy uzyskiwano przy pomocy ze-
stawu do separacji ptytek firmy Biomet.

Do przygotowania zelu bogatoptytkowego stuzy jedno-
razowy zestaw do izolacji ptytek krwi. Po pobraniu od pa-
cjenta 54 ml krwi petnej do strzykawki przed zabiegiem, w
ktérej znajduje sie antykoagulant: 6 ml cytrynianu sodu i
wstrzyknieciu jej do specjalnego zbiornika, poddaje sie zbior-
nik wirowaniu przez 12 minut przy 3200 obrotéw/min. Otrzy-
muje sie 3 warstwy - miedzy warstwag 1 i 2 widoczny jest
biaty kozuszek, ktéry stanowig ptytki krwi. Nastepnie ze
zbiornika za pomocg 30 ml strzykawki pobiera sie surowice
ubogoptytkowg (PPP). Przez 30 sekund ruchami okrezny-
mi wstrzasa sie zbiornikiem i 10 ml strzykawka izoluje sie 6
ml surowicy bogatej w ptytki (PRP). Do specjalnej dwuka-
niulowej igty zatgcza sie dwie strzykawki, jedng z PRP, dru-
ga z chlorkiem wapnia i trombing. Tak przygotowang po-
dwojng strzykawke z podwojng kaniulg uzywa sie do do-
Swiadczenia.

W 3 dobie oraz w 3, 5, 8, 12, 18 i 24 tygodniu doswiad-
czenia wykonywano pacjentom badania radiologiczne oraz
densytometryczne. W wyznaczonych okresach badawczych
pobierano pacjentom krew do oceny laboratoryjnej. W wy-
znaczonych okresach badawczych oznaczano liczbe leu-
kocytow z podziatem na limfocyty, monocyty, neutrofile,
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dothelium forming and angiogenesis process [11]. First
stage of damaged tissue healing is bleeding which is inhib-
ited by adhesion of platelets and fibrin from the serum in a
place where blood vessels are injured. Platelets release from
its granules and lizosoms growth factors and that way stimu-
late bone tissue haeling [1, 2].

Aim

The aim of the experiment was estimation an influence
of platelet rich plasma on bone healing processes.

Material and methods

From October 2003 to November 2004, 29 patients from
| Department and Clinic Oral and Maxillofacial Surgery in
Zabrze, Silesian Medical University, Poland and from De-
partment and Clinic of Orthopedics in Sosnowiec Silesian
Medical University, Poland were selected for the study.
Patient ages ranged from 16 to 85 years. The following cri-
teria qualified patients for the study: mandible and long
bones cysts diagnosed on the basis of clinical and radio-
logical examinations.

Patients were divided into 3 groups:

| - 5 patients with mandible cysts treated operatively with-
out PRP - control group,

Il - 19 patients with mandible cysts treated operatively with
PRP - (after cyst removing PRP filled bone hole) - experi-
mental group,

Il -2 patients with long bone cysts treated operatively with
allografts and with PRP (after cyst removing PRP with auto
or allograft filled bone hole).

The PRP was prepared by extracting blood from the patient
before operation and by using a cell separator to sequester
and concentrate the platelets.

Venous blood was obtained from 9 patients. 54 ml of
whole blood was drawn from the patient into syringe with 6
ml sodium citrate to achieve anticoagulation. Next the blood
was drawn into sterile tube and centrifuged. Whole blood
was drawn at a rate of 12 minutes, with a centrifuged speed
of 3600 RPM ( Biomet separator). The blood was centri-

RYS. 1. Rentgenogram torbieli zebopochodnej
trzonu zuchwy. 3 doba po operacji.

FIG. 1. X-ray of dental cyst in mandible. 3 days after
operation.

RYS. 2. Badanie densytometryczne zuchwy. 3 doba
po operacji.

FIG. 2. Densitometrical examination of mandible. 3
days after operation.
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bazofile i eozynofile, sklad morfotyczny krwi oraz poziom
wapnia i fosforu w surowicy krwi. Dla oceny procesow ko-
Sciotworzenia i kosciogubienia, przed zabiegiem operacyj-
nym, a takze w 3, 5, 8, 12, 18 oraz 24 tygodniu po operacji,
pobierano krew do oznaczania pozioméw IL-1, IL-6, M-CSF,
osteoprotegeryny oraz ligandu RANK metodg ELISA - ba-
dania w toku. Wyniki przeprowadzonych zostang poddane
analizie statystyczne;j.

Wyniki

Pacjenci byli hospitalizowani po operacji w czasie od 4-
10 dni. Po zabiegach operacyjnych czuli sie dobrze, rany
pooperacyjne goity sie bez powiktan.

Na zdjeciach pantomograficznych zuchwy zaobserwo-
wano, iz proces mineralizacji tkanki kostnej w 5 tygodniu
obserwacji w grupie doswiadczalnej byt bardziej zaawan-
sowany w poréwnaniu do grupy kontrolnej (RYS.1). W po6z-
niejszych okresach badawczych réznice miedzy grupami
byly niewidoczne.

Wyniki badan densytometrycznych u chorych po zabie-
gach cystektomii w zuchwie wskazujg na staty, wysoki przy-
rost gestosci tkanki kostnej w grupie doswiadczalnej w po-
réwnaniu z grupg kontrolng (RYS.2). Poczawszy od 5 tygo-
dnia réznica miedzy grupami byta znamienna statystycz-
nie.

U chorych z torbielami kosci dtugich rowniez stwierdzo-
no staty przyrost gestosci tkanki kostnej.

Dyskusja

Proces gojenia i regeneracji tkanki kostnej nie zostat jesz-
cze w petni poznany. Gtéwne zatozenie inzynierii genetycz-
nej stwierdza, iz aby zainicjowac sterowang regeneracje
tkanek i/lub sterowang regeneracje kosci, wszczepione rusz-
towanie musi by$ fizycznie lub chemicznie wzbogacone w
czynniki wzrostu, cytokiny, komérki autogenne [1,13].

Triade czynnikdw warunkujgcych regeneracje tkanek za-
proponowat w 1998 roku Lynch. Zaktada ona, iz do prawi-
dtowego i wydajnego przebiegu procesu regeneracji tka-
nek niezbedne sg trzy sktadowe. Pierwszym elementem jest
rusztowanie lub nosnik, ktérym moze by¢ materiat kostny
pochodzenia autogennego lub obcego, syntetyczny mate-
riat zarébwno resorbowalny jak i nie resorbowalny oraz zel.
Drugg sktadowg stanowig czasteczki przenoszace sygnat
procesu gojenia. Przyktadem takich czasteczek sq BMPs,
TGFs, adhezyny, hormony, witaminy oraz zlokalizowane w
ziarnisto$ciach trombocytéw czynniki wzrostu. Trzecim czyn-
nikiem dopetniajgcym triade Lyncha sg komérki, na ktére
oddziatujg czynniki wzrostu, sg nimi komorki niezréznico-
wane - macierzyste STEM, komérki zdeterminowane np.:
preosteoblasty, fibroblasty, chondroblasty, oraz komoérki
zréznicowane takie jak fibrocyty i osteocyty [8].

Lynch wraz z Marxem po raz pierwszy zaproponowali
réwniez mozliwos¢ zastosowania zelu bogatoptytkowego
jako autogennego biomateriatu odgrywajacego zasadniczg,
role w procesach przyspieszania i stymulacji gojenia tkanki
kostnej [8,9]. Cechy czynnikéw wzrostu zlokalizowanych w
zelu bogatoptytkowym, w odréznieniu od czynnikéw rekom-
binowanych sg biologicznie zdeterminowane. Poniewaz
czynniki wzrostu stymulujg procesy proliferacji komorek,
mozna by sie zastanawia¢ czy nie bedq one stymulowac
procesu karcinogenezy. Obecnie wiadomo jednak, ze czyn-
niki te wykazujg bezposrednie dziatanie na btony komorko-
we a nie na jadra, nie majg wiec wptywu na procesy nowo-
tworzenia [1,9,10].

Wytworzenie i zastosowanie zelu bogatoptytkowego sta-
to sie momentem przetomowym w badaniach nad procesa-

fuged into its three basic components: red blood cells, plate-
let rich plasma (PRP) sometimes referred to as "buffy coat",
and platelet poor plasma (PPP). Because of differential
densities, the red blood cell layer forms at the lowest level,
the PRP layer in the middle and PPP layer at the top. The
cell separator separates each layer from the less dense to
the more dense; therefore it separates PPP first and PRP
second, leaving the residual red blood cells.

Then the top yellow serum component PPP was re-
moved into 30 ml syringe. Next the tube was shacked vig-
orously for 30 seconds to suspend platelets and then 10 ml
syringe was connected to the tube to extract PRP.

The PRP application requires initiating the coagulation
process with a mixture of 10 ml 10% calcium chloride mixed
with 10 000 units of bovine thrombin. For PRP application
an individual 10 ml sterile syringe for each mix was used
(Biomet). Each mix draws in order: 6 ml of PRP, 1 ml Of
calcium chloride/ thrombin mix, and 1 ml of air to act as a
mixing bubble. The syringe was gently agitated to initiate
clotting (gelling). The PRP was stored in the operating room
at room temperature until we were ready for its use.

The patients in the trial were examined 3 days and 3, 5,
8, 12, 18 and 24 weeks after operation. X ray and dual X
ray examinations and laboratory examinations were per-
formed.

In these periods clinical examinations were taken and
the blood of the patients was taken to biochemical analysis.
Levels of OB and leukocytes divided into lymphocytes,
monocytes, basophiles, neutrophiles, eosinophiles were
measured.

Results

Patients were in the hospital since 4-10 days after sur-
gery. After operation patients felt good, wounds healed with-
out complications. On X-ray it was observed that bone min-
eralization process was faster in 5 week of observation in
experimental group in comparison with control group (FIG.1)
In later experimental periods differences between groups
were invisible. In patients with cysts in long bones regen-
eration process is finished. Dual X-ray results in patients
after mandible cyst removing show constant high increase
of bone density in experimental group in comparison with
control group (FIG.2). Since 5 week differences between
groups were statistically significant. In patients with long
bone cysts constant increase of bone density was observed.

Discussion

Bone regeneration and healing process is not known
yet to the end. Main theory of genetics points to the fact,
that in order to initiate control tissue and/or bone regenera-
tion, implanted scaffolding has to be physically or chemi-
cally rich in growth factors, cytokins and autologous cells
[12,13]. Three factors which are indispensable to tissue re-
generation offered by Lynch in 1998. It establishes that to
correct and efficient tissues healing course three factors
are indispensable. First element is scaffolding or carrier,
which can be autogenous or allogenous bone synthetic
resorptive or nonresorptive material and gel. The second
elements are particles which carry on healing process sig-
nal. The example that kind of particles are: BMPs, TGFs,
vitamins, hormones and growth factors which are localized
in platelets granules. Third factor are cells on which growth
factors influence. There are undifferentiated - native cells,
determined cells: preosteoblasts, fibroblasts, chondroblasts
and determined cells like fibrocyts and osteocyts [6,15].

Lynch and Marx proposed for the first time, possibility of
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mi stymulacji i przyspieszania gojenia tkanek, a w szcze-
golnosci tkanki kostnej. W literaturze w ostatnich latach po-
jawito sie szereg doniesien na temat stosowania zelu bo-
gatoptytkowego [2, 3, 4, 10, 12, 15].

W dostepnej literaturze w badaniach prowadzonych z wy-
korzystaniem PRP, ocenia sie wplyw tego biomateriatu na
procesy gojenia tkanki kostnej na podstawie wynikéw ba-
dan radiologicznych, densytometrycznych oraz histopato-
logicznych, nie ma natomiast doniesien na temat oceny
wptywu PRP na podstawie analizy pozioméw markeréw
kosciotworzenia [4, 5, 6, 7].

Whioski

Przedstawiona praca ma charakter doniesienia wstep-
nego. Na podstawie uzyskanych obrazéw radiologicznych
oraz wynikow badan densytometrycznych u pacjentow z
torbielami w Zzuchwie zaobserwowano przyspieszenie pro-
cesu przebudowy tkanki kostnej w grupie z zastosowanym
zelem bogatoptytkowym w poréwnaniu do grupy kontrol-
nej. U pacjentéw z torbielami kosci dtugich obserwowano
staty proces przebudowy tkanki kostnej.
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using platelet gel as autogenous biomaterial which plays
important role in stimulation bone healing process [4,10].
Growth factors features in platelets are biological determined
in comparison with recombined factors. Because growth
factors stimulate cell proliferation processes they could
stimulate carcinogenic processes. But it is well known, that
these factors influences on cell membranes not for nucleus,
that is why they do no influences on neoplasia processes
[3]. Forming and using platelet gel become a breakthrough
in experiments on stimulation bone healing processes. Last
time on literature there are many reports about using plate-
let gel [5, 8].

Conclusion

This is preliminary report. We observed that platelet gel
ienhances bone healing processes. Platelet-rich plasma can
be used also with autogenous bone transplants in cysts treat-
ment.
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Streszczenie

Proces gojenia tkanek jest Scisle zwigzany z wy-
stepowaniem bodzcow uszkadzajgcych i sktada sie z
trzech nastepujgcych po sobie faz: fazy zapalenia,
tworzenia nowej tkanki, przebudowy tkanki nowopow-
statej. Szczegding role w procesie gojenia tkanek przy-
pisuje sie czynnikom wzrostu zawartym w ziarnisto-
Sciach ptytek krwi. Celem pracy byta ocena wplywu
czynnikéw wzrostu zawartych w zelu bogatoptytko-
wym na proces gojenia tkanek u pacjentéw po prze-
bytych zabiegach cystektomii w zuchwie. Na posta-
wie przeprowadzonych obserwacji klinicznych stwier-
dzono przyspieszenie procesu gojenia btony $luzo-
wej jamy ustnej u pacjentow z zastosowanym zelem
bogatoptytkowym. U wszystkich pacjentow z zasto-
sowanym PRP zaobserwowano zmniejszenie Krwa-
wienia $rod- i pooperacyjnego.

Stowa kluczowe: Zel bogatoptytkowy, czynniki
wzrostu, gojenie tkanek miekkich
[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),54-57]

Wstep

Proces gojenia tkanek jest Scisle zwigzany z wystepo-
waniem bodZcéw uszkadzajgcych i sktada sie z trzech na-
stepujacych po sobie faz: fazy zapalenia, tworzenia nowej
tkanki, przebudowy tkanki nowopowstate;.

Pierwsza faza gojenia rozpoczyna sie w ciggu godziny
od uszkodzenia tkanki i trwa do 3 dni z rbwnoczesnym two-
rzeniem tkanki ziarninowej. W drugim tygodniu pojawia sie
przebudowa czyli remodeling tkanki bliznowatej trwajaca
do 4 tygodni [5]. Rozréznia sie dwa typy gojenia tkanek.
Proces regeneracji polega na zastgpieniu uszkodzonych
komodrek, komdrkami tego samego typu i dotyczy kosci.
Proces widknienia polega na zastepowaniu uszkodzonej
tkanki, tkanka taczna. Podczas gdy proces regeneraciji prze-
biega praktycznie bez pozostawienia sladu, wynikiem go-
jenia poprzez wtoknienie jest blizna facznotkankowa w miej-
scu uszkodzonej tkanki. Nieliczne komorki majg zdolnos¢
regeneracji uszkodzonej tkanki, w wigkszosci przypadkow
gojenie konczy sie wytworzeniem blizny [5].

Szczegodlng role w procesie gojenia tkanek przypisuje
sie czynnikom wzrostu. Do tej pory w ptytkach krwi odkryto
ponad 30 czynnikéw wzrostu, z czego kluczowa role w pro-
cesach gojenia odgrywaj dwa z nich TGF beta oraz PDGF
[6, 8, 14].

ESTIMATION OF INFLUENCE OF
GROWTH FACTORS CONTAINED
IN PLATELET GEL ON TISSUES
HEALING PROCESSES IN
PATIENTS AFTER MANDIBLE
CYST REMOVING

AGATA CIESLIK - BIELECKA*, TomMAsZ BIELECKI**,
TAbeusz SzymoN Gazpzik**, TADEUsz CIESLIK*

*| DEPARTAMENT AND CLINIC OF ORAL AND MAXILLOFACIAL
SURGERY IN ZABRZE, MEDICAL UNIVERSITY OF SILESIA, KATOWICE
**DeEPARTAMENT AND CLINIC OF ORTHOPEDICS IN SOSNOWIEC,
MebicAL UNIVERSITY OF SILESIA, KATOWICE

Abstract

Soft tissue healing process is strongly connected
with injury and consists of 3 phases: inflammatory,
new tissue formation, remodeling. Main role in tissue
healing processes play growth factors. Untill now in
thrombocytes 30 growth factors are described from
which TGF beta and PDGF are the most important.
The aim of this experiment was estimation of influ-
ence growth factors from platelet gel on soft tissues
healing in patients after mandibular cysts removing.
On a base of clinical examinations stimulation of oral
mucosa healing was observed in patients with experi-
mental group. In patients in experimental group de-
crease of intra and postoperation bleeding was ob-
served.

Key words: platelet rich plasma, growth factors,
soft tissue healing
[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),54-57]

Introduction

Tissue healing process is strongly connected with oc-
curring damaged impulse and consists of three phases: in-
flammation, new tissue formation and remodeling. First
phase starts from one hour since tissue damage and lasts
until three days with granulation forming. In second week
cicatricial tissue remodeling appear and lasts until fourth
week [5]. Two types of tissues healing are distinguished.
Regeneration process which consist in replacing damaged
tissue by the same cells type. Fibrillar process which con-
sist of replacing damaged tissue by connective tissue. Some
cells are able to regenerate damaged tissue, but mostly
healing process is finishing by cicatrix formation [5]. Growth
factors play very important role in tissues healing process.
Until now in platelets over 30 growth factors were discov-
ered, from which the most important role in healing process
play: TGF beta and PDGF [6, 8, 14].

TGF is synthetized by epithelial, endothelial, connec-
tive tissue and cancer cells and also by monocytes,
macrophages and platelets. It is storage by alpha granules
in platelets and is released after its activation. Platelets in
consequence of degranulation release TGF beta to tissue
which is damaged. It functions by chemotaxis towards
leukocytes and monocytes, activates angiogenesis proc-
ess and stimulates other cytokins and production of inflam-
matory mediators. It influences on cicatrix formation [9, 15].
PDGEF plays important role on different stages of embryo-
genesis and evolution process in healing of damaged tis-
sues and in regeneration process [12, 13].
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TGF beta syntetyzowany jest przez komaérki nabtonka, $rod-
btonka, monocyty, makrofagi, limfocyty, komorki tkanki tacz-
nej, komérki nowotworowe oraz przez ptytki krwi. Jest on
magazynowany w ziarnistosciach ptytek krwi i uwalniany
po ich aktywac;ji. Ptytki krwi w wyniku degranulaciji alfa ziar-
nistosci uwalniajg TGF beta do uszkodzonej tkanki. Dziata
on chemotaktycznie w stosunku do leukocytéw i monocy-
téw, pobudza angiogeneze, stymuluje produkcje innych
cytokin i mediatoréw reakcji zapalnej. Wptywa na wszyst-
kie etapy tworzenia sie blizny [9, 15]. PDGF odgrywa za-
sadnicza role na réznych etapach embriogenezy i rozwoju
organizmu w gojeniu sie uszkodzonych tkanek oraz innych
procesach naprawczych [12, 13 ].

Cel pracy

Celem pracy byta ocena wplywu czynnikéw wzrostu za-
wartych w zelu bogatoptytkowym na proces gojenia tkanek
u pacjentow po przebytych zabiegach cystektomii w zu-
chwie.

Materiat i metody

W | Katedrze i Klinice Chirurgii Szczekowo-Twarzowej
w Zabrzu w ramach projektu badawczego 2 PO5C 001 26
finansowanego przez MNil w okresie od pazdziernika 2003
roku do listopada 2004 roku u 24 pacjentéw w wieku 19-81
lat, w znieczuleniu ogélnym wykonywano zabiegi cystekto-
mii. Pacjentdw z torbielami zuchwy podzielono na 2 grupy.
Grupe kontrolng stanowito 5 pacjentéw, u ktérych wykony-
wano zabieg cystektomii metodg osteoplastyczng. Grupa
dosdwiadczalna obejmowata 19 pacjentow, u ktérych w znie-
czuleniu ogdéinym wykonano zabiegi cystektomii z podaniem
zelu bogatoptytkowego w miejsce powstatego po wytusz-
czeniu torbieli ubytku kostnego. Zel bogatoptytkowy uzy-
skiwano przy pomocy zestawu do separacji ptytek firmy
Biomet.

Po pobraniu od pacjenta 54 ml krwi petnej do strzykawki
przed zabiegiem, w ktorej znajduje sie antykoagulant: 6 ml
cytrynianu sodu i wstrzyknieciu jej do specjalnego zbiornika,
poddaje sie zbiornik wirowaniu przez 12 minut przy 3200
obrotéw/min. Otrzymuje sie 3 warstwy - miedzy warstwag 1 i
2 widoczny jest biaty kozuszek, ktory stanowig ptytki krwi.
Nastepnie ze zbiornika za pomoca 30 ml strzykawki pobiera
sie surowice ubogoptytkowg (PPP). Przez 30 sekund rucha-
mi okreznymi wstrzgsa sie zbiornikiem i 10 ml strzykawka
izoluje sie 5-6 ml surowicy bogatej w ptytki (PRP). Do spe-
cjalnej dwukaniulowej igly zatacza sie dwie strzykawki, jed-
ng z PRP, drugg z chlorkiem wapnia i trombina.

Proces gojenia btony sluzowej jamy ustnej oraz tkanek
miekkich oceniano za pomocg obserwaciji klinicznych.

Wyniki

Pacjenci byli hospitalizowani po operacji w czasie 4-10
dni. Po zabiegach operacyjnych pacjenci czuli sie dobrze,
rany pooperacyjne goity sie bez powiktan. U pacjentéw z
zastosowanym zelem bogatoptytkowym w grupie doswiad-
czalnej zaobserwowano przyspieszenie procesu gojenia
btony Sluzowej jamy ustnej w poréwnaniu do grupy kontro-
Inej (RYS.1). U pacjentéw, u ktérych zastosowano zel bo-
gatoptytkowy zaobserwowano zmniejszenie krwawienia
$rod- i pooperacyjnego (RYS.2).

Dyskusja

Proces gojenia i regeneracji tkanek nie zostat jeszcze
w petni poznany, cho¢ w czasach wspotczesnych dzieki
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RYS. 1. Gojaca sie rana
po cystektomii. 6 doba
po operacji z uzyciem
zelu bogatoptytko-
wego.

FIG. 1. Healing process
of the wound. 6 days
after operation with
using platelet gel.

=X

RYS.2.Srédoperacyjny
obraz po wypetnieniu
jamy torbieli zuchwy
zelem bogatoptytko-
wym.

FIG. 2. Using platelet
gel in cyst of mandible
-intraoperative picture.

Aim

The aim of the experiment was estimation of influence
growth factors contained in platelet rich plasma on tissues
healing processes in patients after mandible cyst remov-

ing.
Material and nmethods

From October 2003 to November 2004, 24 patients from
| Department and Clinic Oral and Maxillofacial Surgery in
Zabrze, Silesian Medical University, Poland were selected
for the study. Patient ages ranged from 19 to 85 years. The
following criteria qualified patients for the study mandible
cysts diagnosed on the basis of clinical and radiological
examinations.

Patients were divided into 2 groups:

| - 5 patients with mandible cysts treated operatively with-
out PRP - control group

Il - 19 patients with mandible cysts treated operatively with
PRP - (after cyst removing PRP filled bone hole) - experi-
mental group

The PRP was prepared by extracting blood from the
patient before operation and by using a cell separator to
sequester and concentrate the platelets.

54 ml of whole blood was drawn from the patient into
syringe with 6 ml sodium citrate to achieve anticoagulation.
Next the blood was drawn into sterile tube and centrifuged.
Whole blood was drawn at a rate of 12 minutes, with a cen-
trifuged speed of 3600 RPM (Biomet separator). The blood
was centrifuged into its three basic components: red blood
cells, platelet rich plasma (PRP) sometimes referred to as
"buffy coat", and platelet poor plasma (PPP). Because of
differential densities, the red blood cell layer forms at the
lowest level, the PRP layer in the middle and PPP layer at
the top. The cell separator separates each layer from the
less dense to the more dense; therefore it separates PPP
first and PRP second, leaving the residual red blood cells.

Then the top yellow serum component PPP was re-
moved into 30 ml syringe. Next the tube was shacked vig-
orously for 30 seconds to suspend platelets and then 10 ml
syringe was connected to the tube to extract PRP.

The PRP application requires initiating the coagulation
process with a mixture of 10 ml 10% calcium chloride mixed
with 10 000 units of bovine thrombin. For PRP application
an individual 10 ml sterile syringe for each mix was used
(Biomet). Each mix draws in order: 6 ml of PRP, 1 ml of
calcium chloride/ thrombin mix, and 1 ml of air to act as a
mixing bubble. The syringe was gently agitated to initiate
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szybkiemu rozwojowi inzynierii genetycznej, poczyniono w
tej dziedzinie znaczne postepy [16].

Gojenie tkanek jest ztozonym procesem, w ktory zaan-
gazowane sg liczne komorki oraz czynniki humoralne. Piyt-
ki krwi poprzez uwalniane przez nie cytokiny i czynniki wzro-
stu odgrywajg kluczowa role w procesach regeneraciji. Pro-
ces gojenia tkanki rozpoczyna reakcja zapalna, po ktérej
dochodzi do syntezy biatek macierzy zewnatrzkomaorkowej.
Koncowym etapem tego procesu jest przebudowa i dojrze-
wanie wytworzonej blizny tacznotkankowej. W tym proce-
sie kluczowa role odgrywajg dwa czynniki wzrostu: TGF
beta, PDF oraz EGF, VEGF i IGF [11].

TGF beta jest czynnikiem bioracym aktywny udziat w
procesach naprawczych i regeneracyjnych po uszkodze-
niu tkanek [11]. Zaburzenia mechanizmoéw kohczacych pro-
cesy naprawcze tkanek, prowadzi do ich nieodwracalnego
widknienia. Odkryto, ze w przebiegu idiopatycznego wiok-
nienia ptuc u ludzi oraz w wywotanym bleomycyng witdknie-
niu ptuc u zwierzat TGF beta wytwarzany jest w duzych
ilosciach. Zwiekszone wytwarzanie tego czynnika stwier-
dzono réwniez w przebiegu retinopatii i neuropatii cukrzy-
cowej oraz w powstawaniu zmian miazdzycowych [3,5].

Marx w swoich badaniach zastosowat zel bogatoptytko-
wy jako autogenny biomateriat do stymulacji procesow go-
jenia tkanki kostnej [11]. Wytworzenie i zastosowanie zelu
bogatoptytkowego stato sie przetomem w badaniach nad
procesami stymulacji i przyspieszania gojenia tkanek. W
literaturze w ostatnich latach pojawito sie szereg doniesien
na temat stosowania zelu bogatoptytkowego. Jest on sto-
sowany w roznych dziedzinach medycyny: w kardiochirur-
gii w trakcie przeszczepdw ptuc i serca, w neurochirurgii
zwitaszcza w operacjach kregostupa, na oddziatach trudno
gojacych sie ran w szczegdlnosci u pacjentdéw z cukrzyca,
a takze na oddziatach chirurgii plastycznej i rekonstrukcyj-
nej [3]. W stomatologii najszersze zastosowanie zel boga-
toptytkowy znalazt w periodontologii oraz w implantologii
[10,17].

W dostepnej literaturze w badaniach prowadzonych z
wykorzystaniem PRP, ocenia sie wptyw tego biomateriatu
na procesy gojenia tkanki kostnej, natomiast niewiele jest
doniesien na temat wptywu PRP na procesy gojenia tkanek
miekkich. Autorzy zgodnie podkreslaja, ze zastosowanie
zelu bogatoptytkowego wptywa na zmniejszenie krwawie-
nia srédoperacyjnego oraz przyspieszenie gojenie tkanek,
co réwniez udato nam sie zaobserwowac w naszych bada-
niach [1,2,4,7].

Doktadne poznanie mechanizmoéw zwigzanych z pro-
cesami regeneracji i gojenia tkanek, dziatania czynnikéw
biorgcych udziat w tych procesach oraz ich wzajemnego
zwigzku stanowi podstawe ewentualnych terapeutycznych
modyfikacji tych procesow.

Whioski

Na postawie przeprowadzonych obserwacji klinicznych
stwierdzono przyspieszenie procesu gojenia btony sluzo-
wej jamy ustnej u pacjentow z zastosowanym zelem boga-
toptytkowym. U wszystkich pacjentéw z zastosowanym PRP
zaobserwowano zmniejszenie krwawienia $réd- i poopera-
cyjnego.

clotting (gelling). The PRP was stored in the operating room
at room temperature until we were ready for its use.

The patients in the trial were examined each day after op-
eration.

Results

Patients were hospitalized after operation during 4-10
days. After operation patients felt well, wounds healed with-
out complications. In patients with cysts in mandible in ex-
perimental group, acceleration of oral mucous healing in
comparison with control group was observed (FIGig. 1). In
patients with PRP intra and postoperative bleeding decrease
was noted (FIG.2).

Discussion

Tissue regeneration and healing process is not known
finally yet, although nowadays thanks to fast development
of genetics huge progress in this matter has been made
[16].

Tissues healing is complex process in which many cells
and humoral factors are engaged. Platelets by released
cytokins and growth factors play important role in regen-
eration process. Tissue healing process starts since inflam-
matory reaction after which extracellular matrix proteins are
synthetized. Final stage in this process is remodeling and
maturation of connective cicatrix. In this process the most
important role play two growth factors: TGF beta and PDGF
[11]. TGF beta is taking part in repairing and regeneration
processes after tissue damage [11]. Disturbances in repair-
ing tissue mechanisms lead to irreversible fibrosis. It was
discovered that in course of idiopatic lungs fibrosis in hu-
man and in lungs fibrosis after bleomycyn treatment in ani-
mals, TGF beta is released in huge quantities. Increase of
its production was also observed in course of diabetes
mellitus and in atherosclerosis [3, 5].

Marx in his experiments used platelet gel as autogenous
biomaterial for bone regeneration [11]. Creation and using
PRP become a breakthrough in experiments on stimulation
and tissue healing. In literature in last years appeared many
publications about using PRP. PRP is used in cardiosurgery
in heart and pulmonary transplantations, in neurosurgery
especially in spinal operations, on wards with difficult heal-
ing wounds and on plastic and reconstructive surgery wards
[3]. Although there are publications about using PRP in or-
thopedics in animal model, this biomaterial was not used in
human [2, 7]. In dentistry is commonly used in periodontol-
ogy and implantology [10, 17]. In accessible literature in
experiments about using PRP, influence of PRP on bone
healing is estimated. There are few articles about soft tis-
sue healing. Most authors emphasize that PRP influences
on intraoperative bleeding reduction stimulation tissue heal-
ing process what we have also observed in our experiments
[1, 2, 4].

Making the acquaintance of processes which are con-
nected with tissue regeneration and healing processes,
acting factors which take a part in this process and its rela-
tions is a base of possible therapeutic modifications.

Conclusions

On a base of performed experiments we concluded that,
platelet gel accelerates soft tissue healing process. We also
observed that platelet gel decreases bleeding from the
wound.
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Streszczenie

Celem pracy byta ocena wgajania materiatu tkan-
kowego (allograftu tetniczego) i protezy impregnowa-
nej srebrem w masywnym zakazeniu protezy naczy-
niowey.
W pracy przedstawiono zastosowanie przeszczepu
tetniczego pobranego ze zwtok w czasie pobrania
wielonarzgdowego (50 chorych) i impregnowanej so-
lami srebra protezy naczyniowej (27 chorych w wie-
ku). Badania wykonywano w Katedrze i Klinice Chi-
rurgii Naczyniowej, Ogdlnej i Transplantacyjnej Aka-
demii Medycznej we Wroctawiu w latach 1999-2004.
U wszystkich chorych wykonywano przed zabiegiem
operacyjnym i w obserwacji pooperacyjnej badania
obrazowe: ultrasonografie duplex-doppler i scyntygra-
fie leukocytami znakowanymi Technetem-99.
Badaniem scyntygraficznym z uzyciem leukocytow
znakowanych Technetem-99m potwierdzono ustepo-
wanie zakazenia po wymianie zainfekowanej protezy
naczyniowej na homograft tetniczy i proteze impre-
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Abstract

The purpose of this study is to evaluate the use of
arterial homograft and silver-coated medical prosthe-
sis in cases of the massive vascular graft infection.
In this paper the use of arterial homograft (50 patients)
silver-coated medical prosthesis (27 patients) of mas-
sive dacron graft infection is presented. The study was
made in the department of Vascular, General and
Transplantation Surgery in Wrclaw University of Medi-
cine in the period of years from 1999 to 2003. For lack
of tissue material and because of the exclusion of
extraanatomic bypass application, in situ replacement
was attempted using silver-coated dacron vascular
prosthesis more resistant to infection. Before and af-
ter the surgery in all patients imaging studies were
performed. Duplex Doppler Ultrasound demonstrated
perigraft fluid collections and the scintigraphy with use
of Technetium-labeled leukocytes revealed vast mi-
gration to the infected prosthesis.

The remission of the symptoms of infection was ob-
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Wynik badania scyntygraficznego, ktéry wykazuje
zwiekszong migracje znakowanych technetem leuko-
cytow w kierunku zastosowanej protezy impregnowa-
nej solami srebra, kaze stosowac takg proteze w za-
kazeniach z duzg ostrozno$cig i wytgcznie w sta-
nach zagrozenia zycia.

Stowa kluczowe: proteza naczyniowa impregno-
wana solami srebra, allograft tetniczy, infekcja prote-
zy naczyniowej, scyntygrafia znakowanymi Tc-99 leu-
kocytami.

[Inzynieria Biomateriatow, 54-55,(2006),57-61]

Wstep

Infekcja po operacjach naczyniowych, w szczegolnosci
po wszczepieniu protez z materiatéw sztucznych stanowi
jeden z najwiekszych probleméw terapeutycznych w chi-
rurgii naczyniowej [1]. Rutynowe stosowanie protez naczy-
niowych spowodowato wzrost ilosci leczonych operacyjnie
chorych, a jednoczes$nie zwiekszenie liczby powiktan infek-
cyjnych. Infekcja protezy naczyniowej jest czesto przyczy-
ng kalectwa lub $mierci chorego [1-3]. Podstawg postepo-
wania terapeutycznego jest usuniecie zakazonej protezy
naczyniowej z odtworzeniem ukrwienia konczyny [1-8]. Do
rekonstrukcji naczyn uzywa sie zaréwno wtasnych tetnic
jak i zyt chorego, a takze materiatu homologicznego - Zzyt
lub tetnic pobranych od dawcy narzadéw [1-3]. Zastosowa-
nie materiatu tkankowego w miejsce substancji syntetycz-
nej utatwia proces gojenia ogniska zapalnego. W szczegdl-
nych wypadkach, kiedy nie ma mozliwosci uzycia materia-
tu tkankowego auto- lub homologicznego, mozna zakazo-
ng proteze naczyniowg wymieni¢ na proteze nasgczang
antybiotykami lub impregnowang solami srebra [4-7].

Materiat i metoda

Przeprowadzono badanie prospektywne, nierandomini-
zowane. W latach 1999 - 2003 operowano w Klinice 77 cho-
rych z ciezkim zakazeniem protezy naczyniowej, ktorych
leczenie polegato na wymianie protezy naczyniowej na ho-
mologiczny materiat tetniczy przechowywany sposobem
zimnego niedokrwienia (50 chorych w wieku od 42 do 71
lat) lub na proteze o zwiekszonej odpornosci na infekcje -
proteza poliestrowa impregnowana solami srebra i uszczel-
niana kolagenem (27 chorych od 52 do 65 lat).

Chorych kwalifikowano do trzech grup:

- | grupa liczaca 24 chorych leczonych z zastosowaniem
Swiezych homograftéw tetniczych i immunosupresja;

- Il grupa liczaca 26 chorych leczonych z uzyciem swiezych
homograftéw tetniczych, ale bez protekcji immunosupresiji;
- [l grupa obejmujgca 27 chorych, ktérych zakazong prote-
z€e naczyniowg wymieniono na proteze dakronowg impre-
gnowana solami srebra i uszczelniang kolagenem.

Wyniki badan opisywano postugujac sie badaniami obra-
zowymi: przede wszystkim scyntygrafia i badanie w trans-
misyjnym mikroskopie elektronowym, a takze tomografia
komputerowa, ultrasonografia z podwojnym obrazowaniem
i angiografia, wykonywanymi przed i po wymianie zainfeko-
wanej protezy na homograft tetniczy lub proteze impregno-
wang solami srebra. W kazdym przypadku wykonywano
badania mikrobiologiczne. Kwalifikujac chorych z zakaze-
niem protezy do przeszczepu tetniczego wykonywano u
biorcy i dawcy badania grup gtéwnych krwi, uktadu zgod-
nosci tkankowej HLA i wykonywano prébe krzyzowa. U
dawcy przeszczepu tetniczego wykonywano réowniez ba-
dania wirusologiczne i serologiczne. Przed zabiegiem ope-
racyjnym i obserwacji pooperacyjnej wykonywano u wszyst-

collections were observed. In the most cases positive
clinical effect was obtained, the scintigraphy of im-
planted graft revealed its infection.

Because the scintigraphy disclosed Technetium-
labeled leukocytes vast migration to the implanted
graft, the application of silver coated medical pros-
thesis should be very cautious and limited to the criti-
cal states.

Key words: silver-coated vascular prosthesis, ar-
terial allograft, prosthetic grafts infections, scintigra-
phy with use of Technetium-labeled leukocytes

[Engineering of Biomaterials, 54-55,(2006),57-61]

Introduction

The infection after vascular operations, particularly after
synthetic prosthetic graft implantation, remains grave com-
plication of vascular surgery [1]. The use of vascular pros-
thetic grafts caused considerable development of vascular
surgery. Their routine application resulted in the increase
of number of surgically treated patients as well as the en-
largement of number of the infectious complications. De-
spite the progress of therapeutic abilities, vascular graft in-
fection is the frequent reason of patient's invalidism or death
[1-3]. Surgical treatment consists of complete removal of
the infected vascular graft with the preservation of the limb
circulation [1-8]. To the reconstruction of the vessels ve-
nous and arterial autografts as well as venous and arterial
homografts harvested from multiorgan procurement is used
[1-3]. The application of tissue material instead of synthetic
substance makes healing of inflammation easier. In special
cases when there is no opportunity of use of autologous or
homologous material there is still possibility of use of antibi-
otic-bonded or silver-coated vascular prosthesis [4-7].

Material and method

Over the period of years 1999-2003 there were oper-
ated 77 patients as a result of the massive aorto-ilio-femo-
ral graft infection. The treatment was made by replacement
of infected prosthesis with the arterial homograft or polyes-
ter prosthesis impregnated with silver salts. 50 patients 42-
71 old were treated with the use of fresh homograft kept by
the method of cold ischemia, where as 27 patients 52-65
old were surgered with synthetic prostheses.

The patients were divided into three groups:

- 24 patients (I group) after graft implantation received 1-2
mg/kg of Cyclosporin A daily (under control of its blood lev-
els);

- 26 patients (Il group) were without immunosuppression;
- 27 patients (group IIl) with the use silver prostheses.
Imaging and bacteriological examinations confirmed vas-
cular graft infection. The Duplex-Doppler Ultrasound re-
vealed the perigraft fluid collections and the scintigraphy
displayed Technetium-labeled leukocytes migration to the
infected prosthesis. The infection was intraoperatively con-
firmed by revealing the perigraft purulent discharge. Bacte-
riological study of the prosthesis' surroundings from inguinal
region and retroperitoneal space disclosed in all cases ABO,
cross-match between donor and recipient, HLA, serology
and virusology were obligatory.

Results
In all patients clinical investigations revealed massive

vascular prosthesis infection with purulent fistulas in both
inguinal regions and the rupture of anastomoses between
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ne i badania obrazowe: USG Duplex-Doppler, scyntygrafie
znakowanymi Technetem-99 leukocytami.

Wyniki

U wszystkich chorych rozpoznano badaniem klinicznym
masywnag infekcje protezy naczyniowej z przetokami ropny-
mi w obu pachwinach i krwawieniem spowodowanym nie-
szczelno$cig zespolenia ramienia protezy naczyniowej z tet-
nicg udowg wspolng. Zakazenie potwierdzono badaniem
Duplex-Doppler, w ktérym stwierdzono przestrzenie ptyno-
we wokot protezy naczyniowej oraz przede wszystkim bada-
niem scyntygraficznym, z uzyciem znakowanych technetem
leukocytéw, wykazujacym ich masywna migracje do zainfe-
kowanej protezy. Badaniem bakteriologicznym tresci ropnej
z przetok w pachwinach wykryto we wszystkich przypadkach
bakterie Staphylococcus aureus MRSA (Methicillin-resistant).
We wszystkich przypadkach potwierdzono obecnos¢ tresci
ropnej wokot protezy naczyniowej. W posiewach pobranych
z okolicy protezy wykazano infekcje Staphylococcus aureus
MRSA, identycznie jak w okolicy zespolen obwodowych. W
kazdym z tych przypadkdéw usunieto zakazong proteze na-
czyniowg i wykonano ptukanie przestrzeni zaotrzewnowej,
kanatéw ramion protezy i miejsc zespolen w pachwinach roz-
tworem Betadyny. U 50 chorych zastosowano materiat tkan-
kowy - homograft tetniczy pobrany ze zwtok w czasie pobra-
nia wielonarzagdowego. Z powodu braku materiatu do prze-
szczepu tkankowego oraz wykluczenia mozliwosci zastoso-
wania przestowania pozaanatomicznego zdecydowano sie
u 27 chorych na zastosowanie protez naczyniowych dakro-
nowych, impregnowanych srebrem. Allografty i protezy te
wszyto w miejsce poprzednich zespoleh. Miejsca zespolenh
naczyniowych obtozono ggbkami nasaczonymi Gentamycy-
na. W leczeniu przed- i pooperacyjnym stosowano antybio-
tyki zgodne z otrzymanym antybiogramem (Vancomycin, Ci-
profloxacin)

W badaniach obrazowych wykonywanych w kontroli po-
operacyjnej do 27 miesigca po zabiegu nie wykazano prze-
strzeni ptynowych wokét protezy. W posiewach krwi nie stwier-
dzono bakteriemii. Utrzymuje sie natomiast zmniejszona
migracja leukocytéw znakowanych Tc 99 do protezy naczy-
niowej w badaniu scyntygraficznym i nieznacznie podwyz-
szony poziom biatka CRP w surowicy krwi (10-20 mg/l) /3/.
W innych badaniach laboratoryjnych stwierdzono spadek fi-
brynogenu i leukocytéw do prawidtowego poziomu.

Wykazano istotne statystycznie réznice w ustepowaniu
migracji leukocytéw znakowanych Tc-99m w obrebie po-
szczegolnych grup. Grupa | - Chi kwadrat ANOVA (N=12,
df=6) =69,14286 p<,00000; grupa Il - Chi kwadrat ANOVA
(N=14, df=6)=82,77551 p< ,00000; grupa Il - Chi kwadrat
ANOVA (N=17, df=6)=98,34454 p <,00000. W analizie scyn-
tygraméw w programie AREA TRACER wykazano zdecy-
dowany spadek gromadzenia sie leukocytéw wokét homo-
graftu tetniczego i protezy impregnowanej solami srebra
(mniejsze pole powierzchni) w 6 miesigcu po zabiegu ope-
racyjnym. Tendecja zmniejszania sig pola powierzchni gro-
madzenia leukocytéw znakowanych Tc-99m utrzymywata
sie we wszystkich grupach chorych do konca obserwacji
(do 27 miesigca). Najwieksze tempo spadku obserwowano
w grupie | z zastosowaniem allograftéw bez immunosupre-
sji, @ najmniejsze w grupie Il gdzie stosowano protekcje
homograftéw w postaci leku obnizajagcego odpornosc (Cy-
klosporyna A). Powierzchnia ta byta znacznie mniejsza w
poréwnaniu z badaniami wykonanymi przed operacja.
Zmniejszenie pola migracji znakowanych leukocytoéw w sto-
sunku do badania przed przeszczepem tetnicy lub zasto-
sowaniem protezy z solami srebra wynosito ostatecznie w
grupie | 36,62% (w 27 miesigcu wynosito: mediana
77,3cm?t5,5, $rednia 76,76 cm?t8,46; przed zabiegiem:
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the prosthesis' branch and common femoral artery that re-
sulted with hemorrhage. The Duplex-Doppler Ultrasound
demonstrating perigraft fluid collections and above all the
scintigraphy displaying Technetium-labeled leukocytes vast
migration to the infected prosthesis confirmed the contami-
nation. Bacteriological examination of the purulent discharge
from fistulas in inguinal regions revealed Methicillin-resist-
ant Staphylococcus aureus (MRSA). All patients were pre-
pared to in situ replacement of the infected vascular pros-
thesis with the arterial homograft harvested from multiorgan
procurement preserved with use of cold ischemia method
(50 patients) or with the silver/coated prosthesis. In all cases
perigraft purulent discharge was confirmed -bacteriological
study of the prosthesis surroundings disclosed Methicillin-
resistant Staphylococcus aureus (MRSA) infection, analogi-
cal to the distal anastomoses. Therefore the complete re-
moval of the infected graft, followed by lavage with use of
Betadine solution of the retroperitoneal space, subcutane-
ous tunnels remaining after graft's branches and regions of
anastomoses in groins was performed in all cases. Because
biological grafts were not available and the possibility of
use of extraanatomic by-passes was rejected (occlusion of
the superficial femoral arteries and general disadvantages
of their use), the decision was made to implant silver-coated
dacron medical prosthesis. After their implantation to the
primary location the gentamicin-containing collagen sponges
were locally applied. In pre- and postoperative treatment
the antibiotics according to the antibiogramme were used
(Vancomycin, Ciprofloxacin).

In the postoperative follow up neither blood flow distur-
bances in the lower extremities nor clinical manifestations
of infection were observed Duplex Doppler Ultrasound re-
vealed normal flow of blood through the branches of bifur-
cated prosthesis and through the deep femoral arteries. In
all patients primary intention healing of the surgical wounds
was obtained. The imaging examinations displayed no
perigraft fluid collections in the postoperative follow up to
the 27th month after the surgery. Blood cultures disclosed
no bacteriemia. However, the symptoms of the vascular graft
infection in scintigraphy and the increase level of CRP (10-
20 mgl/l) in patients' plasma were still present. The other
laboratory tests showed decrease in the number of white
blood cells and in the fibrinogen level. Grupa | - Chi kwadrat
ANOVA (N=12, df=6)=69,14286 p< ,00000; grupa Il - Chi
kwadrat ANOVA (N=14, df=6)=82,77551 p< ,00000; grupa
I - Chi kwadrat ANOVA (N=17, df=6)=98,34454 p <,00000.
. The remission of the Tc-99 leucocytes was obtained in the
group | 36,62% (in the 27 month: median 77,3cm?t5,5, mean
76,76 cm?+8,46; before the surgery: 124,7 cm?+7,05,
mean120,0 cm?+24,44), in the group Il 40,13% (in the 27
month: median 74,1cm2+10,45, mean 67,13 cm?+14,34;
before the surgery: 120,1 cm?+24,0, mean 112,53
cm?+28,06), in the group Il - 44,26% (in the 27 month: me-
dian 70cm?+6,3, mean 66,9 cm?+14,55; before the surgery:
127,8 cm?t7,4, mean 120,02 cm?+22,76). The migration of
the TC-99 leucocytes was statiscticaly significant in the
group | and Il in the 18 month in the observation period (p =
0,015649, test U Manna-Whitneya).

Discussion

According to the classification of infectious complications
in vascular surgery after vascular prosthesis implantation
all cases were established to be the Il degree of Szilagy
scale [1-4]. In every patient the whole prosthesis was in-
fected and the purulent fistulas with hemorrhage from anas-
tomoses were observed. In such massive synthetic pros-
thesis infection in situ replacement should be attempted
using tissue graft[1-3, 8-16]. Also the prosthetic grafts more
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124,7 cm?+7,05, $rednia 120,0 cm?+24,44), w grupie llI
40,13% (w 27 miesigcu wynosito: mediana 74,1cm?+10,45,
$rednia 67,13 cm?+14,34; przed zabiegiem: 120,1 cm?+24,0,
Srednia 112,53 cm?+28,06), a najwieksze byto w grupie Il -
44,26% (w 27 miesigcu wynosito: mediana 70cm?+6,3, Sred-
nia 66,9 cm?+14,55; przed zabiegiem: 127,8 cm?+7,4, Sred-
nia 120,02 cm?+22,76). Istotnie statystycznie roznice w uste-
powaniu migracji znakowanych Tc-99m leukocytow obser-
wowano miedzy grupami | i Il w 18 miesigcu od zabiegu
operacyjnego (p = 0,015649, test U Manna-Whitneya). Nie
obserwowano réznic statystycznie istotnych w zmniejsza-
niu sie gromadzenia leukocytéw znakowanych Tc-99m mie-
dzy grupami | i lll oraz Il'i lll. W kazdym przypadku braku
zmniejszenia sie lub zwiekszeniu sie pola powierzchni gro-
madzenia znakowanych leukocytéw w stosunku do bada-
nia wykonywanego wczesniej stosowano w leczeniu anty-
biotyki o potwierdzonej skuteczno$ci w antybiogramie wy-
konanym z zakazonej protezy naczyniowe;.

Dyskusja

Wedtug stosowanej klasyfikacji infekcyjnych powiktan w
chirurgii naczyniowej po zastosowaniu protez naczyniowych,
zakazenia protez w omawianych przez nas przypadkach
okreslone zostato jako stopien Il wedtug Szilagy [1-4]. Byli
to chorzy z zakazeniem catej protezy naczyniowej, z prze-
tokami ropnymi i krwawieniem z zespoler naczyniowych.
Przy tak masywnym zakazeniu istniejg przede wszystkim
wskazania do uzycia przeszczepdw tkankowych w miejsce
usunietej protezy [1-3, 8-16]. Alternatywa jest uzycie protez
naczyniowych o zwiekszonej odpornosci na zakazenie -
najczesciej nasaczanych antybiotykami (np. Ryphampicin)
[4, 6, 7]. W ostatnich latach podejmowane sg proby stoso-
wania protez naczyniowych impregnowanych srebrem w
leczeniu zakazen naczyniowych. Pozytywne wyniki prze-
prowadzanych badan in vitro nad skutecznoscig tego ma-
teriatu nie zawsze uzyskujg potwierdzenie w badaniach kli-
nicznych [4, 5, 7]. Dyskusyjne jest dziatanie soli srebra w
protezach naczyniowych jednoczesnie impregnowanych
srebrem i nasgczanych antybiotykami [7]. Wskazujg na to
badania doswiadczalne in vivo [7]. Jednak szerokie zasto-
sowanie w medycynie biomateriatdw impregnowanych sre-
brem stanowi rowniez wskazanie do ich uzycia w chirurgii
naczyniowej [3]. Ze wzgledu na wymienione wczesniej za-
strzezenia, co do uzycia protez naczyniowych impregno-
wanych srebrem nalezy je stosowac¢ w wybranych przypad-
kach zakazen w chirurgii naczyniowe;j.

Whioski

1. Postepowaniem z wyboru w leczeniu zakazen naczynio-
wych jest stosowanie homologicznego materiatu tkankowe-
go.

2. W przypadkach ciezkiego zakazenia protezy naczynio-
wej z towarzyszacym masywnym krwotokiem wymiana za-

resistant to infection (most often antibiotic (e.g.Rifampicin)-
bonded) in place of removed prostheses there are used [4,
6, 7]. During the last years there were made attempts of the
use of silver-coated medical prostheses in treatment of grafts
infections. Positive results of in vitro examinations are not
always confirmed in clinical studies [4, 5, 7]. In vivo exami-
nations show that the effectiveness of silver salts in antibi-
otic-bonded vascular prostheses is controversial [7]. How-
ever the general application of silver-coated synthetic ma-
terials at the present in medicine is also an indication of
their use in vascular surgery [3]. We found no cases of im-
plantation of silver-coated medical prostheses including
aorto-ilio-femoral segment in treatment of prosthetic grafts
infections described in references. Because of the objec-
tions listed above the silver-coated prostheses are to be
used only in special cases of the infections in vascular sur-

gery.
Conclusions

1. The treatment of choice in the cases shown here should
be the application of autologous or homologous tissue ma-
terial.

2. In situ replacement with use of silver-coated prosthesis
can be the only proper treatment. In the cases of massive
vascular graft infection followed by hemorrhage in situ re-
placement with the use of silver-coated prosthesis can be
the only proper treatment saving the patients live.

3. Application of silver-coated dacron prosthesis should be
regarded as an intermediate step between the replacement
of infected graft with patients own veins or arterial hom-
ograft.

4. The use of silver-coated vascular prosthesis in treatment
of prosthetic grafts infections requires further scrupulous
observation.

infekowanej protezy na impregnowang solami srebra moze
by¢ jedynym wiasciwym postepowaniem ratujgcym zycie
chorego.

3. Zastosowanie protezy dakronowej impregnowanej sre-
brem nalezy traktowac jako pomost w wymianie zakazonej
protezy naczyniowej na zyty wiasne chorego lub homograft
tetniczy.

4. Zastosowanie srebrnej protezy naczyniowej w zakaze-
niach protez w chirurgii naczyniowej wymaga dalszej, wni-
kliwej obserwaciji.
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