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WSPOMNIENIE
O PROFESORZE
ZBIGNIEWIE SZCZURKU

15 stycznia 2006r. roku odszed³ od nas na zawsze w
wieku 81 lat wybitny patomorfolog  prof. dr hab. n. med.
Zbigniew Szczurek, emerytowany profesor zwyczajny w I
Katedrze i Zak³adzie Patomorfologii w Zabrzu �l¹skiej Aka-
demii Medycznej w Katowicach. Tym, dla których by³ bliski
z wyboru serca, przyja�ni i wspólnych przekonañ, zapisa³
siê w pamiêci nie tylko jako lekarz � przyjaciel, uosobienie
prawo�ci i rzetelno�ci, ale tak¿e jako cz³owiek m¹drego,
spo³ecznego zaanga¿owania. W swoim ¿yciu akademickim
pe³ni³ wiele funkcji, w tym Prodziekana i Dziekana Wydzia-
³u Lekarskiego w Zabrzu �AM .

Lekarz, humanista, cz³owiek o szerokim wachlarzu zain-
teresowañ, nie tylko zwi¹zanych z jego prac¹ naukow¹, ale
równie¿ dotycz¹cych ró¿nych dziedzin ¿ycia. To Jego bar-
dzo wnikliwe badania histopatologiczne otwar³y drogê dla
medycznych aplikacji materia³ów wêglowych. W³ókna wê-
glowe i kompozyty wiele Mu zawdziêczaj¹. Niew¹tpliwie
wspó³praca z Profesorem i Jego zespo³em mia³a istotny
wp³yw na nowe kierunki badañ w obszarze biomateria³ów.

Od samego pocz¹tku bra³ udzia³ w corocznej konferen-
cji "Biomateria³y w medycynie i weterynarii" organizowanej
w Rytrze. By³y to spotkania 2 grup ludzi � przedstawicieli
�rodowisk medycznych i technicznych, którzy mówili ró¿-
nymi jêzykami, mówili o problemach nie do koñca zrozu-
mia³ych dla obu stron. Najwiêkszym sukcesem pierwszych
spotkañ by³o ustalenie wspólnego jêzyka, ustalenie i zrozu-
mienie pewnych definicji i pojêæ, otwarcie drogi do owocnej
dyskusji i w³a�ciwych wniosków. I tutaj objawi³a siê jakby
pierwsza rola prof. Szczurka, rola nauczyciela �rodowiska
technicznego z zakresu pojêæ histopatologicznych, rola oso-
by integruj¹cej �rodowiska techniczne i medyczne.

Zasadnicza rola to jednak rola analityczna pozwalaj¹ca
oceniæ reakcje tkankowe i komórkowe na wprowadzony do
organizmu ¿ywego obcy materia³ jakim by³ implant. Najwiêk-
sza trudno�æ w interpretacji wynika³a z innego charakteru

stosowanych implantów. Dotychczasowa praktyka dotyczy³a
g³ównie implantów metalicznych, w tym obszarze opraco-
wane ju¿ by³y standardy i procedury postêpowania.

Nowe  biomateria³y, które pojawi³y siê w latach 80-tych i
90-tych to materia³y wêglowe, polimerowe, ceramiczne i ich
kompozyty. Materia³y te wykazywa³y ró¿ne zachowanie bio-
logiczne, niektóre z nich ulega³y czê�ciowej degradacji, inne
by³y w pe³ni resorbowalne. Co wiêcej w ramach poszcze-
gólnych grup materia³ów istnia³o wiele odmian o ró¿nym
sk³adzie chemicznym, ró¿nych w³a�ciwo�ciach, ró¿nej struk-
turze. Wszystko to utrudnia³o ocenê reakcji tkankowych i
bardzo ³atwo by³o o b³êdy. Staranno�æi wnikliwo�æ tych ba-
dañ by³a tu cech¹ nadrzêdn¹. Trzeba w tym miejscu jedno-
znacznie stwierdziæ, ¿e prof. Szczurek by³ prekursorem
badañ histopatologicznych tkaneki narz¹dów po implanta-
cji materia³ów wêglowych w ró¿nych formach i o ró¿nym
przeznaczeniu medycznym tj. w³ókien wêglowych, w³óknin
oraz kompozytów. Pozwala³y one sprecyzowaæ m.in. w opar-
ciu o badania reakcji tkankowych fizykochemiczne parame-
try decyduj¹ce o biozgodno�ci tych materia³ów oraz me-
chanizmach ich oddzia³ywania ze �rodowiskiem biologicz-
nym. Uzyskane korzystne wyniki badañ potwierdzi³y, ¿e
sukces w implantologii jest m.in. wynikiem sprzê¿enia zwrot-
nego pomiêdzy wynikami badañ fizykochemicznych i tech-
nologicznych, a wynikami badañ biologicznych. Podobnie
by³o w przypadku polimerówi kompozytów. Mo¿na powie-
dzieæ, ¿e opracowane technologie nowych materia³ów im-
plantacyjnych s¹ równie¿ udzia³em prof. Szczurka i Jego
zespo³u.

Trzecim obszarem aktywno�ci Profesora by³o Polskie
Stowarzyszenie Biomateria³ów. Profesor by³ cz³onkiem-za-
³o¿ycielem tego Stowarzyszenia, cz³onkiem Rady Nauko-
wej Stowarzyszenia i czasopisma dwujêzycznego "In¿ynie-
ria Biomateria³ów".

My�lê, ¿e sukcesy w opisanych obszarach dzia³ania
wynika³y równie¿ z wielkiej osobowo�ci Profesora. By³a ona
spoiwem, które pozwoli³o Profesorowi spe³niaæ tak wiele
funkcji w naszym �rodowisku, �rodowisku biomateria³ów.
Jego ¿yczliwo�æ i otwarto�æ do innych ludzi, zyskiwa³a po-
wszechny szacunek i uznanie. Wszystko to �wiadczy o tym,
¿e by³  wspania³ym cz³owiekiem, wielkim naukowym auto-
rytetem ale i normalnym ¿yczliwym koleg¹.

Odszed³ od nas cz³owiek wybitny i prawy, wielce zas³u-
¿ony dla nauki polskiej, niezast¹piony Kolegai Przyjaciel.

Na zawsze pozostanie w naszych sercach.
¯egnaj Profesorze!

 Prof. dr hab. in¿. Jan Ch³opek
Dziekan Wydzia³u In¿ynierii Materia³owej i Ceramiki

Akademii Górniczo-Hutniczej w Krakowie
Vice-Prezes Polskiego Stowarzyszenia Biomateria³ów
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ZGODNO�Æ STRUKTURALNO-
ADAPTACYJNA PO£¥CZEÑ
KO�CI Z POROWATYMI
IMPLANTAMI NA PODSTAWIE
TRADYCYJNEGO JEDNOFAZO-
WEGO I WSPÓ£CZESNEGO
DWUFAZOWEGO POROSPRÊ-
¯YSTEGO MODELU BIOMECHA-
NICZNEGO TKANKI KOSTNEJ
RYSZARD UKLEJEWSKI*, MARIUSZ WINIECKI**, PIOTR ROGALA***

*ZAK£AD PODSTAW BIOIN¯YNIERII MEDYCZNEJ I ELEKTROTECHNIKI,
INSTYTUT TECHNIKI,
AKADEMIA BYDGOSKA IM. KAZIMIERZA  WIELKIEGO W BYDGOSZCZY

**KATEDRA PODSTAW KONSTRUKCJI MASZYN,
POLITECHNIKA POZNAÑSKA

***KLINIKA ORTOPEDII AKADEMII MEDYCZNEJ IM. KAROLA MARCIN-
KOWSKIEGO W POZNANIU, ORTOPEDYCZNO-REHABILITACYJNY

SZPITAL KLINICZNY W POZNANIU IM. W. DEGI W POZNANIU

Streszczenie
Biomechaniczn¹ konstrukcjê uk³adu ko�æ-implant,

np.: konstrukcjê sztucznego stawu biodrowego cha-
rakteryzuje zespó³ cech materia³owych, geometrycz-
nych i dynamicznych, dobranych ze wzglêdu na za-
mierzony rekonstrukcyjny cel endoprotezoplastyki.
Zagadnienie zgodno�ci strukturalno-biomechanicznej
pomiêdzy porowatym implantem a ko�ci¹ nale¿y do
kluczowych ze wzglêdu na spe³nian¹ w szkielecie rolê.
W tym zagadnieniu nale¿y w pierwszym rzêdzie wy-
odrêbniæ problem zgodno�ci strukturalno-adaptacyj-
nej implantów ortopedycznych pokrytych porowat¹
warstw¹ wierzchni¹ (porous coated implants) z poro-
wat¹ tkank¹ kostn¹. W³a�ciwo�ci strukturalno-oste-
oindukcyjne porowatych biomateria³ów wspó³pracu-
j¹cych z tkank¹ kostn¹ warunkuj¹ adaptacyjne wra-
stanie tej tkanki do przestrzeni porowej warstw
wierzchnich implantów, co z kolei determinuje w³a�ci-
we i trwa³e umocowanie implantu w ko�ci. Praca za-
wiera krytyczny przegl¹d opublikowanych dot¹d wa¿-
niejszych prac badawczych dotycz¹cych istotnego z
punktu widzenia in¿ynierii biomateria³ów stosowanych
w uk³adzie kostno-stawowym cz³owieka zagadnienia
zgodno�ci strukturalno-adaptacyjnej po³¹czenia ko�æ-
implant. Wykazano, ¿e zagadnienie to nie mo¿e byæ
w sposób nale¿yty rozwi¹zane na podstawie trady-
cyjnego jednofazowego modelu biomechanicznego
tkanki kostnej, a w literaturze przedmiotu brak jest
jednoznacznych wytycznych dotycz¹cych identyfika-
cji istotnych parametrów mikrostruktury porowatych
pokryæ implantów ortopedycznych. Zdaniem autorów,
wspó³czesny dwufazowy porosprê¿ysty model biome-
chaniczny tkanki kostnej stwarza w tym wzglêdzie
nowe mo¿liwo�ci, które pozwol¹ na zidentyfikowanie
istotnych parametrów porostuktury, warunkuj¹cych
strukturalno-osteoindukcyjne w³a�ciwo�ci porowatych
warstw wierzchnich implantów ortopedycznych.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),1-13]

Wprowadzenie

Chirurgia ortopedyczna uzale¿niona jest od implantowa-
nia cia³ 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
RYSZARD UKLEJEWSKI*, MARIUSZ WINIECKI**, PIOTR ROGALA***

*DIVISION OF FUNDAMENTALS OF MEDICAL BIOENGINEERING AND

ELECTROENGINEERING, INSTITUTE OF TECHNOLOGY,
KAZIMIERZ WIELKI UNIVERSITY, BYDGOSZCZ, POLAND

**DEPARTMENT OF MACHINE DESIGN FUNDAMENTALS,
POZNAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY, POZNAN, POLAND

***DEPARTMENT OF ORTHOPAEDIC SURGERY

KAROL MARCINKIEWICZ UNIVERSITY OFM MEDICAL SCIENCE,
WIKTOR 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 cz³owieka. Implantami nazywamy
wszelkie przyrz¹dy medyczne wykonywane z jednego lub
wiêcej biomateria³ów, które mog¹ byæ umieszczone we-
wn¹trz organizmu, jak równie¿ czê�ciowo lub ca³kowicie pod
powierzchni¹ nab³onka, oraz które mog¹ pozostaæ przez
d³u¿szy czas w organizmie [112]. S¹ to ró¿nego rodzaju
metale oraz ich stopy, bioceramika porowata, utwardzone
tworzywa sztuczne, syntetyczne w³ókna, g¹bki nas¹czone
p³ynami, itp. Implanty zastêpuj¹ zmienione chorobowo lub
uszkodzone tkanki narz¹du ruchu. Wszczepia siê sztuczne
czê�ci narz¹dów oraz ca³e narz¹dy (np.: czê�ciowe lub ca³-
kowite endoprotezy stawów). W�ród wszczepianych implan-
tów mo¿na wyró¿niæ: 1) implanty tymczasowe i resorbo-
walne oraz 2) sta³e - np.: przeznaczone dla czê�ciowej lub
ca³kowitej alloplastyki ró¿nych stawów. Wspó³czesna chi-
rurgia ortopedyczna leczy przy pomocy czê�ciowej lub ca³-
kowitej alloplastyki stawy biodrowe [19], kolanowe [91], ra-
mieniowe [9], ³okciowe [61], skokowe [49], nadgarstek [66]
oraz d³onie i palce [94]. Stosuje siê tak¿e implanty denty-
styczne [67], implanty kosteczek ucha �rodkowego [41],
ko�ci czaszki [83] oraz krêgos³upa [42]. Najczê�ciej stoso-
wanym zabiegiem chirurgicznym wi¹¿¹cym siê z wprowa-
dzeniem do �rodowiska wewnêtrznego cz³owieka cia³ ob-
cych z za³o¿eniem, ¿e spe³niaj¹c d³ugotrwale wyznaczon¹
im biomechaniczn¹ funkcjê bêd¹ biologicznie obojêtne,
polegaj¹cym na zast¹pieniu chorego stawu przez sztuczny
staw, jest endoprotezoplastyka stawu biodrowego. Najczê-
�ciej alloplastyki tego stawu dokonuje siê w przypadku
mechanicznych uszkodzeñ stawu (np.: z³amania szyjki ko-
�ci udowej), zmian zwyrodnieniowych, nadmiernej niesta-
bilno�ci, wrodzonej wady stawu biodrowego (np.: dyspla-
zja stawu biodrowego), ja³owej martwicy g³owy ko�ci udo-
wej oraz osteoporozy [19, 70]. W³a�ciwy dobór endoprote-
zy stawu biodrowego jest kompromisem miêdzy warunka-
mi klinicznymi (np.: warunki anatomopatologiczne pacjen-
ta) a biomechanicznymi (np.: wzajemne relacje sztywno�ci
trzpieñ-ko�æ) [6, 7, 60, 70]. Alloplastyka stawu biodrowego,
mimo ¿e jest najczê�ciej stosowanym na �wiecie zabiegiem
wszczepiania implantów, nadal stwarza wiele trudno�ci w
ocenie prawid³owego doboru implantu i jego osadzenia w
miejscu chorego stawu. Z biomechanicznego punktu widze-
nia zasadniczym problemem w ca³kowitej endoprotezopla-
styce stawu biodrowego jest zagadnienie zgodno�ci struk-
turalno-biomechanicznej implantu z ko�ci¹, które polega na
wytworzeniu w³a�ciwych relacji pól naprê¿eñ w bezpo�red-
nim otoczeniu ko�ci wokó³ implantu oraz wyborze nieza-
wodnej metody utwierdzenia implantu w ko�ci.

Brak zgodno�ci strukturalno-biomechanicznej implantów
z tkank¹ kostn¹ prowadzi do niepo¿¹danych zjawisk bio-
mechanicznych, tj. patologiczna przebudowa tkanki kost-
nej w rejonie przeci¹¿enia, tzw. stress bypass czy resorp-
cja (zanik) tkanki kostnej (osteoliza) w wyniku powstawania
zerowych stref odkszta³ceñ w ko�ci, tzw. stress shielding.
Rozprzestrzenianie siê tych zjawisk w otoczeniu implantu
prowadzi do os³abienia rozwa¿anego po³¹czenia i powsta-
nia mikroruchów generuj¹cych bóle, co w nastêpstwie po-
woduje obluzowanie komponentów endoprotezoplastyki
oraz jej znaczn¹ destrukcjê po usuniêciu implantu (RYS.1).
Wymusza to nieustann¹ ewolucjê kolejnych generacji im-
plantów kostnych, tj. poszukiwanie coraz to nowszych roz-
wi¹zañ konstrukcyjnych implantów, które maj¹ na celu ogra-
niczenie powik³añ lokalnych i ogólnoustrojowych alloplastyk
stawów. Wszczepienie pacjentom ze zmianami zwyrodnie-
niowymi stawu biodrowego endoprotezy pozwala w 90%
przypadków na powrót do normalnego ¿ycia pozbawione-
go bólu zwi¹zanego z dolegliwo�ci¹ chorego stawu, pozwala
na wznowienie pracy, a czasem nawet na powrót do aktyw-
nego uprawiania sportu, na okres od 10 do 20 lat, kiedy to
w wyniku obluzowania komponentów 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 zniszczeñ w obrêbie
bli¿szej po³owy ko�ci udowej po usuniêciu
endoprotez trzpieniowych z powodu ich
obluzowania i resorpcji kostnej na skutek zjawiska
stress shielding (materia³ w³asny).
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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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 [Ca10(PO4)6(OH)2], 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

zachodzi konieczno�æ operacji rewizyjnej [70].

Po³¹czenie ko�ci z implantem

Najwiêkszym i nieod³¹cznym problemem ca³kowitych
alloplastyk ró¿nych stawów jest doprowadzenie do powsta-

nia niezawodnego i trwa³ego po³¹czenia implantu z ko�ci¹
oraz utrzymanie optymalnej wspó³pracy w strefie kontaktu
pomiêdzy nimi, zarówno na poziomie tkankowo-biomate-
ria³owym, w postaci biointegracji tkanki z biomateria³em, jak
i na poziomie narz¹du, w postaci przywrócenia funkcji uk³a-
du kostno-stawowego [79]. W przypadku ca³kowitej allopla-
styki stawów d¹¿enie do uzyskania trwa³ego po³¹czenia
implantu z ko�ci¹ by³o i jest czynnikiem wymuszaj¹cym nie-
ustann¹ ewolucjê kolejnych rozwi¹zañ konstrukcyjnych
endoprotezoplastyk.

Endoproteza przeznaczona do ca³kowitej alloplastyki sta-
wu biodrowego sk³ada siê z dwóch podstawowych kompo-
nentów (udowego i panewkowego) wyposa¿onych w trzy
elementy funkcyjne ka¿dy (RYS. 2).

Zarówno panewkowy jak i udowy komponent zawieraj¹
nastêpuj¹ce 3 elementy:
� element odwzorowuj¹cy, który odwzorowuje w³a�ciwo�ci
i geometriê gniazda panewki w przypadku komponentu
panewkowego oraz element odwzorowuj¹cy w³a�ciwo�ci i
geometriê g³ówki ko�ci udowej w przypadku komponentu
udowego;
� element kotwicz¹cy, który zamocowuje odtworzon¹ po-
wierzchniê stawow¹ w okolicy oko³opanewkowej w przy-
padku komponentu panewkowego oraz element mocuj¹cy
powierzchniê trzpienia endoprotezy do bli¿szej czê�ci ko-
�ci udowej w przypadku komponentu udowego;
� element strukturalny, który ma za zadanie ³¹czyæ element
odwzorowuj¹cy z elementem kotwicz¹cym oraz utrzymy-
waæ w przeznaczonej relacji pomiêdzy nimi.

Podczas gdy ka¿dy z wyszczególnionych komponentów
mo¿e mieæ wiêcej ni¿ jedn¹ fizyczn¹ czê�æ, ka¿da z tych
czê�ci mo¿e byæ przypisana do jednego albo wiêcej z wy-
szczególnionych elementów funkcyjnych. Dlatego te¿ za-
mocowany polimetakrylometylowym cementem, metalowy,
jednoczê�ciowy ("monoblock") komponent udowy zawiera
te same trzy funkcyjne elementy, co z³o¿ona wieloczê�cio-
wa proteza z metalowym trzpieniem, posiadaj¹ca kotwicz¹-
ce podk³adki, wype³niaj¹ce ko³nierze lub kliny, hydroksy-
apatytow¹ warstwê pokrywaj¹c¹ trzpieñ oraz ceramiczn¹
g³ówkê [19]. Podstawowymi elementami sk³adowymi endo-
protezy s¹ zazwyczaj: trzpieñ, g³ówka i panewka.

W³a�ciwe za³o¿enie i funkcjonowanie endoprotezy sta-
wu biodrowego obejmuje trzy niezale¿ne zagadnienia: (1)
mocowanie panewki w ko�ci miednicy, (2) niezawodn¹ pracê
przegubu g³ówka-panewka, (3) mocowanie trzpienia endo-
protezy w ko�ci udowej. Wed³ug Parka [78] wyró¿nia siê
trzy g³ówne metody mocowania poszczególnych elemen-
tów sztucznego stawu: (1) mechaniczne - uzyskane przez
po³¹czenie wciskane z dopasowaniem (tzw. press-fitting)

RYS. 2. Komponenty i
elementy ca³kowitej
endoprotezy stawu
biodrowego [19].
FIG. 2. Generic total
hip arthroplasty
device, showing
components and
elements [19].
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[21], z u¿yciem polimetakrylenowego cementu kostnego jako
czynnika wi¹¿¹cego [25], lub z u¿yciem gwintowanych ele-
mentów [1, 102]; (2) biologiczne - uzyskane dziêki adapta-
cyjnemu wrastaniu tkanki kostnej w szczeliny tekstury wy-
konanej na powierzchni implantu lub do przestrzeni poro-
wej warstwy porowatej naniesionej na implant ró¿nymi
metodami [22]; i (3) bezpo�rednie - uzyskane poprzez che-
miczne wi¹zanie pomiêdzy pokryt¹ hydroksyapatytem wap-
niowym [Ca10(PO4)6(OH)2], którego mineralna struktura jest
podobna do nieorganicznej czê�ci ko�ci, powierzchni¹ im-
plantu a ko�ci¹ [99]. Bezpo�rednie wi¹zanie fizyko-chemicz-
ne pomiêdzy ko�ci¹ a biomateria³em zaobserwowano rów-
nie¿ w przypadku Bioszk³a®, tworzywa szklano-ceramicz-
nego [45,46]. Zachodzi ono poprzez selektywne rozpusz-
czanie siê warstwy powierzchniowej. Zestawienie stosowa-
nych w implantologii metod mocowania endoprotez przed-
stawiono w TABELI 1.

Ka¿dy ze wspomnianych mechanizmów mocowania im-
plantu w ko�ci ma inn¹ charakterystykê przenoszenia ob-
ci¹¿enia oraz inny mechanizm powstawania uszkodzenia.
Z³o¿ono�æ coraz to nowszych konstrukcji endoprotez do-
puszcza ³¹czenie ró¿nych mechanizmów mocowania w ró¿-

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

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

Metody mocowania 

Methods of Fixation 

Przyk³ady 

Examples 

1. Mocowanie mechaniczne /  Mechanical fixation 
a) Czynne � z u¿ yciem wkrêtów, �rub, rygli, drutów, gwintów/  
       Active � use of screws, bolts, nuts, wires, tapers, etc.   
b) Bierne � pasowane z wciskiem 
       Passive � interference fit and non-interference fit 

 
2. Mocowanie za po�rednictwem cementu kostnego /  Bone cement fixation 

a) Czysty cement/ Pure cement 
b) Modyfikowany cement � kompozytowy cement �cement nasycony cz¹stkami 

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 stymulacj¹ polem    
       elektrycznym i elektromagnetycznym, ultrad� wiêkami, wszczepami     
      allogenicznymi, autogennymi lub przy pomocy kostnych materia³ów 
      biozastêpczych 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) Bia³ka morfogeniczne ko�ci i czynniki wzrostu 
        Bone morphogenic proteins (BMP) and growth factors (GF) 

 
d) Czynniki farmakologiczne 
        Pharmacological agents  

 
 
4.     Mocowanie bezpo�rednie (chemiczne, adhezyjne)/ Direct (chemical) bonding  
        fixation (Adhesion) 

a) Osteopodobne/indukcyjne bioszk³a 
        Osteogenic/inductive-glass-cermics 
 
 
b) Osteoindukcyjny hydroksyapatyt 
        Osteoinductive hydroxyapatite 

 
Williams i Roaf, (1973, [113]); Teloken i 
wspó³pr., (2002, [102]); 
Moore, (1952, [69]); Mittlemeier, (1975, 
1976, [68]); Engh i wspó³pr., (2001, 37]); 
 
 
Charnley, (1970, 1972, [24,25]); 
Park, (1986, [76]); Liu i wspó³pr., (1987, 
[62]); Dai i wspó³pr., (1991, [32]); Henrich i 
wspó³pr., (1993, [47]); 
 
Smith, (1963, [96]); Klawitter i Hulbert, 
(1972 [57]); Hirshhorn i wspó³pr., (1972, 
[50]); Homsy i wspó³pr., (1972, [52]); 
Sauer i wspó³pr., (1974; [90]); Engh i 
wspó³pr., (1990, 1992, [38,39]); Kienapfel i 
wspó³pr., (1992, [56]); Bobyn i wspó³pr., 
(1999, [13]); 
Park i Kenner, (1975, [77]); Wienstein i 
wspó³pr., (1976, [111]); Buch i wspó³pr., 
(1984, [17]); Berry i wspó³pr., (1986, [5]); 
Rivero i wspó³pr., (1986, [84]); Russotti i 
wspó³pr., (1987, [89]); Shimizu i wspó³pr., 
(1988, [92]); Tanzer i wspó³pr., (1996, 
[101]); Cook i wspó³pr., (2002, [28]); 
Kozinn i wspó³pr., (1982, [58]); Trancik i 
wspó³pr., (1990, [103]); Celeste i wspó³pr.. 
(1990, [23]); Barrack i wspó³pr., (2003, [3]); 
Urist i wspó³pr., (1982, [108]); Green i 
wspó³pr., (1994, [40]); Bobyn i wspó³pr., 
(2005, [12]); 
 
 
 
Blencke i wspó³pr., (1978, [10]); Hench i 
Paschall, (1973, [45]); Biernbaum i 
wspó³pr., (2002, [8]); D�Antonio i wspó³pr., 
(2002, [33]); 
de Groot, (1983 [35]); Kay, (1988, [55]); 
Cook i wspó³pr., (1988, [29]); Sø balle i 
wspó³pr., (1992 [97-99]); Jasty i wspó³pr.., 
(1992, [53]); Overgaard (2000, [75]); 
D�Antonio i wspó³pr., (2001, [34]); 

 TABELA 1. Zestawienie metod mocowania
implantów w ko�ci (zmodyfikowane i uzupe³nione
za [78]).
TABLE 1. Summary of various methods of
endoprosthesis fixation (modified and extended
after [78]).
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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 Mönch applied
cementless endoprosthesis, popular also in Poland, with
metal elements made of titanium alloy, called ISOTAN
(Ti6Al4V). 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

nych strefach implantu. Rozmaito�æ mechanizmów moco-
wania pozwala na dostosowanie przeniesienia obci¹¿enia
do wymagañ strukturalno-biomechaniczych ró¿nych regio-
nów ko�ci, przez co d¹¿y siê do zachowania prawid³owej
porowato�ci ko�ci w danym regionie, zapobiegaj¹c niepo-
¿¹danej przebudowie tkanki kostnej [78].

Bezcementowa calkowita alloplastyka
stawu biodrowego

W odró¿nieniu od implantów mocowanych z u¿yciem
cementu, gdzie tkanka kostna pozostaje pasywna, w przy-
padku porowatych implantów, mocowanych bez u¿ycia ce-
mentu, wymagany jest aktywny udzia³ tkanki kostnej w pro-
cesie zespalania implantu z ko�ci¹. Bezcementowa allo-
plastyka to taka, w której na trzpieniu endoprotezy, lub na
jego czê�ci, wystêpuje warstwa porowata (porous coating),
w któr¹ wrasta tkanka kostna, co daje trwa³e po³¹czenie
implantu z ko�ci¹. Pionierem koncepcji biologicznej fiksacji
implantu w ko�ci jest Greenfield, który w 1910 roku opaten-
towa³ klatkowy szkielet konstrukcji przeznaczonej dla mo-
cowania korzenia sztucznego zêba [20]. Uwa¿a³ on, i¿ taka
konstrukcja pozwoli tkance kostnej obrastaæ i wrastaæ w taki
rodzaj rusztowania i przypuszcza³, ¿e wro�niêcie ko�ci w
tak zbudowan¹ konstrukcjê zapewni dostateczn¹ stabilno�æ
i no�no�æ dla zêba. Jako pierwszy mo¿liwo�æ zakotwicze-
nia trzpienia endoprotezy w kanale szpikowym na drodze
biologicznej odpowiedzi tkanki kostnej wykorzysta³ w latach
piêædziesi¹tych dwudziestego wieku Moore [69]. Zaprojek-
towa³ on endoprotezê z otworami w trzpieniu (RYS.3a), które
wype³nia³ ko�ci¹ g¹bczast¹, której przeszczepy po przebu-
dowie mia³y tworzyæ mostowe po³¹czenie z ko�ci¹ udow¹ i
wzmacniaæ stabilno�æ zamocowania implantu. W latach 50-
tych badano mo¿liwo�æ wykorzystania w rekonstrukcji ubyt-
ków kostnych poliwinylowych g¹bek [81].

Na pocz¹tku lat sze�ædziesi¹tych Smith prowadzi³ bada-
nia nad porowatym materia³em biozastêpczym z ceramiki
korundowej nasyconej ¿ywic¹ epoksydow¹ o nazwie Cero-
cium® [96]. W materiale tym, mimo faktu, i¿ wykazywa³
dobre przyleganie to tkanki, �redni rozmiar porów o wielko-
�ci 18 mm nie pozwala³ na wrastanie tkanki kostnej. W 1963
Sivash przedstawi³ wyniki stosowania metalowej (przegu-
bowej) bezcementowej endoprotezy [95]. Pierwszy implant
z powierzchni¹ porowat¹ opracowany zosta³ w 1968 roku
[51]. Intensywne badania nad bezcementow¹ technik¹
mocowania trzpieni trwa³y w latach siedemdziesi¹tych dwu-
dziestego stulecia [18], równie¿ w tym samym czasie roz-
wija³a siê technologia produkcji mikroporowatych powierzch-
ni, np.: napylanie plazmowe [75]. Koncepcja wrastania tkanki
kostnej w przestrzeñ porow¹ materia³u biozastêpczego
badana by³a w odniesieniu do metali [51, 72], ceramiki [57,
82] i polimerów [90]. Efektem tych badañ by³o pojawienie
siê z praktyce klinicznej zmodyfikowanych endoprotez kom-
pozytowych o trzpieniach metalowych z napylanymi poro-
watymi warstwami powierzchniowymi - metalicznymi lub ce-
ramicznymi [11]. W 1975 Lord implantowa³ prototyp endo-
protezy z porowat¹ warstw¹ wierzchni¹. Ostateczny model
sk³ada³ siê z metalowej panewki ze sko�nym i przerywa-
nym gwintem, wk³adki polietylenowej oraz modularnej kom-
ponenty udowej. Metalowa g³owa by³a po³¹czona z prostym
trzpieniem, pokrytym metalowymi kuleczkami o �rednicy
dochodz¹cej do 1 mm [63], (RYS. 3b). W 1977 roku Engh
rozpocz¹³ implantacjê bezcementowych trzpieni powleka-
nych warstw¹ porowat¹, modyfikuj¹c do tego celu endo-
protezê Moora [39]. W 1980 roku Parthofer i Mönch zasto-
sowali bezcementow¹ endoprotezê, równie¿ popularn¹ w
Polsce, w której elementy metalowe wykonane by³y ze sto-
pu Ti-6Al-4V o nazwie ISOTAN. Zewnêtrzna powierzchnia

RYS. 3. Przyk³ady rozwi¹zañ bezcementowych
trzpieni powlekanych metalow¹ warstw¹
porowat¹: a) endoproteza Moore'a, b) porowata
endoproteza Lorda, c) porowata endoproteza
Hungeforda-Kenny'ego, d) endoproteza z
powleczona struktur¹ metalu w kszta³cie
poskrêcanych w³ókien [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 czê�ci górnej trzpienia, tej protezy pokry-
te by³y sproszkowanym tytanem [80].

Dekada lat osiemdziesi¹tych jest uwa¿ana przez wielu
chirurgów za okres wyra�nego podzia³u zwolenników ce-
mentowej i bezcementowej ca³kowitej alloplastyki stawu
biodrowego [59]. Pojawi³y siê te¿ rozwi¹zania kompromi-
sowe, tzw. hybrydowe endoprotezy, w których panewka
mocowana by³a bezcementowo, natomiast trzpieñ ustala-
ny za pomoc¹ nowoczesnej techniki cementowania [43].
Metaliczne porowate pow³oki wykonuje siê przez spiekanie
kobaltowo-chromowych proszków lub kulek lub te¿ poprzez
zgrzewanie dyfuzyjne tytanowej siatki drucianej [99], (rys.
3d). W pó�nych latach osiemdziesi¹tych nast¹pi³ dynamicz-
ny rozwój technik pozwalaj¹cych na nanoszenie hydroksy-
apatytowej ceramiki na metalowe pod³o¿e trzpieni endo-
protez, w�ród których najpopularniejsz¹ jest napylanie pla-
zmowe [48]. Porowate warstwy ceramiczne wytwarza siê
przez tak¿e hydrotermalnie z koralu [2]. Rozwijane s¹ tak-
¿e inne techniki nak³adania 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 gor¹co [65], elektroforetyczne osadzanie [36], osa-
dzanie technik¹ zol-¿el [4]. Lata dziewiêædziesi¹te ubieg³e-
go stulecia odznaczy³y siê dalszym dynamicznym rozwo-
jem koncepcji endoprotez bezcementowych.

W zwi¹zku z wiêkszymi mo¿liwo�ciami technologiczny-
mi w zakresie wykonywania ró¿nych struktur porowatych
nast¹pi³ pewien "renesans" THRA - kapoplastyki (THRA -
total hip resurfacing arthroplasty), [86, 88, 93, 109] Zalet¹
tego rozwi¹zania konstrukcyjnego endoprotez, jest ma³a in-
wazyjno�æ polegaj¹ca na oszczêdno�ci oko³ostawowej tkan-
ki kostnej w stosunku do obecnie stosowanych endoprotez
trzpieniowych, i coraz to potê¿niejszych rewizyjnych endo-
protez, oraz mo¿liwo�æ mocowania bezcementowego,
(RYS. 4).

Przebudowa tkanki kostnej korowej oraz
adaptacyjne wrastanie tkanki kostnej w
�wietle wspó³czesnego porosprê¿ysto-
elektrofizjologicznego modelu
biomechanicznego tkanki kostnej

 Zarys biologii przebudowy struktury ko�ci korowej
Nowotworz¹ca siê ko�æ zastêpuje tkankê kostn¹ wokó³

implantu zniszczon¹ podczas jego wszczepiania. Zast¹pie-
nie zniszczonej i martwej tkanki kostnej nastêpuje przez
rozpuszczanie (resorpcja osteoklastyczna), a nastêpnie for-
mowanie nowej tkanki kostnej w postaci blaszek. Ko�æ prze-
budowuj¹c siê tworzy pó³okr¹g³e brzegi cementowe, syste-
my Haversa, g¹bczast¹ czê�æ ko�ci, pó³osteony lub miê-
dzysystemowe blaszki jako zachowane fragmenty osteono-
wych jednostek biostrukturalnych ko�ci czê�ciowo rozpusz-
czone przez ci¹g³y proces przebudowy tkanki kostnej [54,
74]. Przebudowa tkanki kostnej usuwa mikrozniszczenia
powsta³e w ko�ci, zastêpuje martw¹ lub przemineralizowa-
n¹ ko�æ, a tak¿e dostosowuje jej mikroarchitekturê do miej-
scowych naprê¿eñ mechanicznych. W przypadku ko�ci
osteoporotycznej zwiêksza jej porowato�æ, a tak¿e docho-
dzi do zmniejszenia grubo�ci warstwy korowej oraz obni-
¿enia wytrzyma³o�æ ko�ci. Kolejno wystêpuj¹ce etapy pro-
cesu przebudowy ko�ci korowej zaprezentowano na RYS.
5.

 W skrócie (za [31]), proces tworzenia systemów prze-
biega nastêpuj¹co: komórki ko�ciogubne, osteoklasty, prze-
mieszczaj¹ siê do przodu w skoncentrowanym ataku na
zniszczon¹ patologiczn¹ tkankê kostn¹. Tworz¹ tzw. "sto-

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

RYS. 4. Rozwi¹zania konstrukcyjne endoprotez
THRA stawu biodrowego [109].
FIG. 4. Examples of total hip resurfacing
arthroplasty [109].

RYS. 5. Schemat tworz¹cego siê systemu Haversa
w przekroju pod³u¿nym i oraz przekrojach
poprzecznych ukazuj¹cych 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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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

¿ek tn¹cy" w kszta³cie po³owy skorupki jajka, o �rednicy ok.
200 mm i d³ugo�ci 300 mm. Sto¿ek tn¹cy posuwa siê na-
przód i pozostawia za sob¹ cylindryczn¹ jamê o �rednicy
ok. 200 mm. Jednocze�nie powsta³a jama zaczyna siê wy-
pe³niaæ. Na jej g³adkich wewnêtrznych �cianach ko�ciotwór-
cze komórki kostne (osteoblasty) osadzaj¹ siê tworz¹c kon-
centryczne blaszki. W rezultacie powstaje system Haversa
z rozpoznawalnymi cylindrycznymi warstwami i centralnym
kana³em, który zawiera jeden lub dwa naczynia krwiono-
�ne oraz nerwy. Rys. 6 przedstawia podstawow¹ jednostkê
przebudowuj¹cej siê ko�ci korowej - osteoklasty tworz¹ce
tunel oraz wype³niaj¹ce go osteoblasty. Szczegó³owo bio-
logiê przebudowuj¹cej siê tkanki kostnej opisano np.: w
[54,74].

Mechanizm adaptacyjnej przebudowy tkanki kostnej
Mechaniczne obci¹¿anie ko�ci d³ugiej powoduje sprê-

¿yste odkszta³canie zmineralizowanej macierzy kostnej
ko�ci korowej. To sprê¿yste odkszta³cenie materia³u fazy
sta³ej ko�ci korowej powoduje przep³yw p³ynu �ródkostne-
go wype³niaj¹cego pory ko�ci. Przep³yw jonowego p³ynu w
przestrzeni porowej tkanki kostnej korowej podczas jej
mechanicznego odkszta³cania ma zasadnicze znaczenie dla
biodynamiki przebudowy tkanki kostnej. Jest odpowiedzialny
za generowanie w ko�ci zjawisk elektrokinetycznych: pr¹-
du elektrokinetycznego oraz elektrycznych potencja³ów
odkszta³ceniowych SGPs (strain generated potentials) [106].
W ten sposób porowata ko�æ korowa wype³niona fizjolo-
gicznym p³ynem podczas mechanicznego obci¹¿ania ko-
�ci d³ugich dzia³a jak mechano-elektrokinetyczny przetwor-
nik [107].

Schemat biodynamiki ko�ci przedstawiony na RYS. 7 za-
sta³ zaproponowany w [87, 100, 106] jako zasadnicza mo-
dyfikacja schematu przebudowy ko�ci przedstawionego
przez Harta i wspó³pr. w [44]. Uwzglêdniono w tym sche-
macie dwufazowy porosprê¿ysty model biomechaniczny
ko�ci, elektromechaniczne w³a�ciwo�ci porowatej ko�ci
wype³nionej jonowym p³ynem (np.: osteopotencja³y SGPs)
oraz elektryczn¹ stymulacjê komórek kostnych [15] a tak¿e
mo¿liwo�æ stymulacji komórek kostnych przez przep³yw p³y-
nu (fluid shear stress hypothesis - zaproponowanej przez
Cowina i wspó³pr. [30]). Uwzglêdnione zosta³y mechanicz-
no-adaptacyjne w³a�ciwo�ci tkanki kostnej w zakresie: 1)
tzw. przebudowy zewnêtrznej (tj. zmiany kszta³tu przekroju
poprzecznego trzonu ko�ci d³ugiej) oraz 2) tzw. przebudo-
wy wewnêtrznej (tj. zmiany w³a�ciwo�ci porosprê¿ystych
materia³u �ciany trzonu ko�ci d³ugiej przez zmianê porowa-
to�ci ko�ci korowej; w³a�ciwo�ci mechatroniczne ko�ci, które
przedstawiono na schemacie za pomoc¹ przetwornika
mechano-elektrycznego TRANS i osteopotencja³ów SGPs.

RYS. 6. Przebudowa tkanki kostnej korowej -
osteoklasty dr¹¿¹ce tunel oraz wype³niaj¹ce go
osteoblasty [54].
FIG. 6. Cortical bone remodelling - osteoclast
resorbing tunnel and osteoclasts filling in it [54].

RYS. 7. Ko�æ jako uk³ad biodynamiczny [87, 100].
FIG. 7. The schematic diagram of the bone
biodynamics. [87, 100].
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Mechano-elektryczne (mechatroniczne) w³a�ciwo�ci
tkanki kostnej [105, 107] warunkuj¹ generowanie potencja-
³ów odkszta³ceniowych SGPs, które s¹ jednym z czynni-
ków warunkuj¹cych adaptacyjn¹ przebudowê tkanki kost-
nej w odpowiedzi na historiê obci¹¿eñ mechanicznych ko-
�ci. Czynnik ten w rezultacie jest, miêdzy innymi, odpowie-
dzialny za trwa³o�æ po³¹czenia ko�æ-implant [115].

Wp³yw cech mikrostruktury powierzchni
implantów na warunki utworzenia i
wytrzyma³o�æ po³¹czenia ko�æ-implant

Problem zgodno�ci strukturalno-biomechanicznej doty-
czy zapewnienia efektywnej trwa³o�ci oraz niezawodno�ci
po³¹czeniu ko�æ-porowaty implant. W zagadnieniu tym
mo¿na wyró¿niæ: 1) zgodno�æ strukturaln¹ (strukturalno-
adaptacyjn¹), która dotyczy indukcji procesu wrastania tkan-
ki kostnej w pory implantu adaptacyjnie do historii obci¹¿eñ
ko�ci zgodnie z prawem przebudowy Wolffa [116]; oraz 2)
zgodno�æ biomechaniczn¹, która dotyczy zapewnienia d³u-
gookresowej wytrzyma³o�ci rozwa¿anego po³¹czenia ko�æ-
porowaty implant m. in. przez zapobieganie powstawaniu
niekorzystnych pól naprê¿eñ w ko�ci. Kryterium zgodno�ci
strukturalno-adaptacyjnej po³¹czenia ko�æ-porowaty implant
okre�la zdolno�æ porowatej warstwy wierzchniej implantu
do indukowania efektywnego wrastania tkanki kostnej do
przestrzeni porowej warstwy, tzn. wrastania pozwalaj¹ce-
go na uformowanie w pe³ni zmineralizowanej tkanki kost-
nej. Ka¿dy biologicznie kompatybilny porowaty biomateria³
dopuszcza wrastanie w jego pory tkanki kostnej pod wa-
runkiem zapewnienia w³a�ciwego przedzia³u warto�ci pa-
rametrów porostruktury dla umieszczenia w niej komórek
kostnych (osteonów) [19]. Warunkiem koniecznym zaj�cia
procesu adaptacyjnej przebudowy tkanki kostnej jest zgod-
no�æ parametrów porostruktury warstwy wierzchniej implan-
tu z parametrami mikrostruktury przebudowuj¹cej siê i zmi-
neralizowanej tkanki kostnej [114].

Wielu autorów bada³o wp³yw cech mikrostruktury implan-
tów na efektywno�æ adaptacyjnego wrastania tkanki kost-
nej oraz na wytrzyma³o�æ i trwa³o�æ po³¹czenia ko�æ-poro-
waty implant. W latach siedemdziesi¹tych Robertson i inni
[85] oraz Weish i inni [110] badaj¹c porowate powierzchnie
o charakterystycznym rozmiarze mniejszym ni¿ 100 mikro-
metrów znale�li korelacjê pomiêdzy wzrostem rozmiaru
porów a wzrostem wytrzyma³o�ci zakotwiczenia implantu.
Klawitter i Hulbert ustalili, ¿e wymiar 100 mm stanowi mini-
malny rozmiar pora konieczny dla utworzenia w pe³ni zmi-
neralizowanej tkanki kostnej. Wyniki ich badañ sugeruj¹,
¿e optymalne �rednice porów powinny wynosiæ 100-135 mm
[57]. W 1980 roku Bobyn i wspó³prac. [14] przedstawili wy-
niki badañ klinicznych, z których wynika³o, ¿e wrastanie tkan-
ki kostnej w mikroporow¹ powierzchniê jest mo¿liwe przy
rozmiarze porów pomiêdzy 50 a 500 mikrometrów. W 1984
roku Broker i wspó³prac. [16] opublikowali pracê, w której
stwierdzaj¹, ¿e ze wzglêdu na po¿¹dane przerastanie wsz-
czepu tkank¹ kostn¹, optymalny rozmiar porów materia³u
porowatego pokrywaj¹cego endoprotezê zawiera siê w prze-
dziale od 100 do 400 mikrometrów. Wed³ug [78] wrastanie
tkanki kostnej wyst¹pi w przypadku pow³oki porowatej o
rozmiarze porów wiêkszym ni¿ 75 mm. Minimalny wymiar
porów jest podyktowany �rednic¹ osteonów zdrowej (nie-
osteoporotycznej) ko�ci korowej. W przypadku porów o roz-
miarach mniejszych od 75 mm nie odnotowuje siê wrasta-
nia tkanki kostnej. W przedziale rozmiaru porów pomiêdzy
75 a 150 mm wystêpuje co prawda wrastanie, ale trudno
utrzymaæ w pe³ni zdolne do ¿ycia osteony [78]. Kliniczne
do�wiadczenie wskazuje, ¿e charakterystyczny rozmiar

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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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

porów przestrzeni porowej biomateria³u powinien mie�ciæ
siê w przedziale 100 do 350 mm, jak równie¿ pory powinny
byæ wzajemnie po³¹czone [22]. Wed³ug Niesz i Tennery'ego
[71] optymalna porowato�æ implantu powinna na�ladowaæ
systemy Haversa i �rednice porów powinny mie�ciæ siê w
przedziale 50-250 mm. Turner i inni [104] w swoich bada-
niach zasugerowali, ¿e pewien wp³yw na wrastanie tkanki
ma tak¿e struktura wewnêtrzna warstwy porowatej. Wyka-
zali oni, ¿e w³ókniste metalowe pokrycie o �rednim rozmia-
rze porów 247 mm lepiej warunkuje wrastanie tkanki kost-
nej ni¿ kulkowa pow³oka o �rednim rozmiarze porów 297
mm. Wytrzyma³o�æ na �cinanie tkanki kostnej wrastaj¹cej
zale¿y od g³êboko�ci wrastania do warstwy porowatej [64].
Wyniki badañ biomateria³ów Clemowa i wspó³prac. [27]
wykazuj¹ spadek trwa³o�ci i stabilno�ci mocowania ze wzro-
stem wielko�ci porów od wielko�ci 175 do 325 mikrome-
trów. Aktualnie przyjmuje siê, ¿e optymalne przerastanie
tkank¹ kostn¹ wykazuj¹ materia³y o wielko�ciach porów 100-
500 mm [11].

Obszerne studium nad wrastaniem tkanki kostnej w prze-
strzeñ porow¹ pokrytych hydroksyapatytow¹ ceramik¹ pro-
wadzi³ w latach dziewiêædziesi¹tych zespó³ Soballe [99].
Dokona³ on porównania rezultatów integracji tkanki kostnej
z przestrzeniami porowymi pow³ok metalicznych i ceramicz-
nych. Wyniki badañ jego zespo³u wskazuj¹, ¿e w przypad-
ku bardziej g³adkich hydroksyapatytowych pokryæ o mniej-
szych porach i w konsekwencji mniejszej potencjalnej po-
wierzchni styku ko�ci z implantem, po³¹czenie ko�æ-implant
wykazuje zbli¿one warto�ci wytrzyma³o�ci na �cinanie, otrzy-
mane podczas badañ wytrzyma³o�ciowych zrywania po³¹-
czenia, do implantów z pokryciem metalicznym o bardziej
dostêpnej dla wrastania przestrzeni porowej. Wynika to z
faktu, i¿ w przypadku porowatych implantów metalicznych
po³¹czenie ma charakter wy³¹cznie mechaniczny i, z bio-
mechanicznego punktu widzenia, jest uwarunkowanie g³ów-
nie ukszta³towaniem mikropowierzchni implantu, tzn. jej
porodostêpno�ci¹ dla wrastania tkanki kostnej. W przypad-
ku warstwy porowatej bioceramiki hydroksyapatytowej,
mamy do czynienia z po³¹czeniem mechano-fizyko-bioche-
micznym uwarunkowanym równie¿ innymi czynnikami (ja-
ko�æ pokrycia: sk³ad chemiczny, czysto�æ, zawarto�æ pier-
wiastków �ladowych, stosunek Ca/P, krytaliczno�æ, rozpusz-
czalno�æ, gêsto�æ, porowato�æ, etc. [75]). W bie¿¹cym pi-
�miennictwie wci¹¿ brakuje jednoznacznie sformu³owanych
wytycznych dla mikrostruktury porowatych pokryæ implan-
tów ortopedycznych. Zdaniem autorów jest tak dlatego, i¿
wci¹¿ brakuje odpowiedniego opisu biomechanicznego
mikrostrukturalnych w³a�ciwo�ci porowatych implantów or-
topedycznych opartego na teorii materia³ów porowatych.

Podsumowanie

Zgodno�æ strukturalno-adaptacyjna po³¹czenia ko�æ-
porowaty implant okre�la zdolno�æ porowatej warstwy
wierzchniej implantu do wyst¹pienia efektywnego wrasta-
nia tkanki kostnej do jej przestrzeni porowej, tzn. wrastania
pozwalaj¹cego na uformowanie w pe³ni zmineralizowanej
tkanki kostnej. Zdolno�æ t¹ charakteryzuj¹ strukturalne w³a-
�ciwo�ci osteoindukcyjne porowatej warstwy wierzchniej
implantu, które mo¿na opisaæ za pomoc¹ odpowiednich
parametrów porostruktury warstwy wierzchniej implantu
[114].

Biodynamicznego procesu adaptacyjnej przebudowy
tkanki kostnej nie da siê wyt³umaczyæ bez dostrze¿enia bio-
mechanicznej oraz bioelektrofizjologicznej roli fazy p³ynnej
(w³a�ciwo�ci biomechatroniczne tkanki kostnej [105]). Po-
mimo wielu ró¿nych rozwi¹zañ konstrukcyjnych trzpieni
bezcementowych istniej¹cych na rynku, problem w³a�ciwe-
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go ukszta³towania mikrostruktury powierzchni implantu po-
zostaje w dalszym ci¹gu nierozwi¹zany. Przedstawiony w
pracy literaturowy przegl¹d badañ nad zgodno�ci¹ struktu-
raln¹ po³¹czenia ko�æ-porowaty implant prowadzone by³y
w oparciu o jednofazowy model biomechaniczny tkanki kost-
nej. Zdaniem autorów, przedzia³ warto�ci rozmiarów pora
przyjêty za optymalny dla wrastania tkanki kostnej (tj. 100-
500 mm), jest zbyt szeroki. Ponadto kryterium to powinno
zostaæ rozszerzone o wielko�æ lub wielko�ci, które by³yby
zwi¹zane z szybko�ci¹ wype³niania przestrzeni porowej
powierzchni implantu przez tkankê kostn¹. Wci¹¿ brak w
literaturze kryteriów zgodno�ci strukturalno-adaptacyjnej
po³¹czenia ko�æ-porowaty implant, które by³yby opracowa-
ne na podstawie wspó³czesnego dwufazowego, porosprê-
¿ystego modelu biomechanicznego tkanki kostnej. Wynika
st¹d konieczno�æ identyfikacji parametrów mikrostruktury
porowatych warstw wierzchnich istotnych ze wzglêdu na
powstanie po³¹czenia ko�æ-porowaty implant. Rozwi¹zanie
tego problemu umo¿liwi analizê wp³ywu zidentyfikowanych
parametrów porostruktury warstwy wierzchniej implantu na
wytrzyma³o�æ mechaniczn¹ rozwa¿anego po³¹czenia na
postawie wspó³czesnego dwufazowego porosprê¿ystego
modelu biomechanicznego tkanki kostnej. Analiza zgodno-
�ci biomechanicznej pomiêdzy tkank¹ kostn¹ a wszczepem
przeprowadzona na podstawie w/w modelu mo¿e tak¿e
dostarczyæ wiedzy niezbêdnej do poprawienia niezawod-
no�ci konstrukcji sztucznego stawu oraz wyd³u¿enie jej trwa-
³o�ci. Zagadnienia zgodno�ci strukturalno-adaptacyjnej i
zgodno�ci biomechanicznej po³¹czenia ko�ci z porowatym
implantem na podstawie wspó³czesnego dwufazowego po-
rosprê¿ystego modelu biomechanicznego tkanki kostnej s¹
przedmiotem pracy [114].

Podziêkowania

Praca finansowana przez Ministra Nauki i Informatyzacji
w ramach projektu nr 4 T07C 056 29.

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].
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STABILIZATORY DO ALLO-
GENNYCH PRZESZCZEPÓW
KOSTNYCH W OPERACJACH
REWIZYJNYCH I REKONSTRUK-
CYJNYCH STAWU BIODROWEGO
J. JASIÑSKI, B. STODOLNIK, B. WÓJCKI, L. JEZIORSKI,
M. LUBAS, T.SZ. GA�DZIK

Streszczenie

W ramach pracy przedstawiono nowe rozwi¹zania
konstrukcyjne oraz przeprowadzono modernizacjê ju¿
istniej¹cych zagranicznych stabilizatorów do prze-
szczepów allogennych przy wtórnej alloplastyce sta-
wu biodrowego. Opracowano technologiê ich wytwa-
rzania wraz z wykonaniem serii prototypowych z bio-
zgodnego tytanu technicznego.

S³owa kluczowe: implanty, stabilizatory do prze-
szczepów allogennych, wtórna alloplastyka stawu bio-
drowego, siatki wzmacniaj¹ce, koszyki mostkuj¹ce,
tytan techniczny.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),13-15]

Wprowadzenie

Wyniki ca³kowitych cementowych i bezcementowych pro-
tezoplastyk stawów biodrowych ulegaj¹ pogorszeniu w mia-
rê up³ywu czasu z ró¿nych przyczyn, g³ównie na skutek
aseptycznego obluzowania. Zjawisko to powoduje powiêk-
szenie ³o¿yska kostnego panewki oraz poszerzenie kszta³-
tu ko�ci udowej. Narastanie zjawiska obluzowania w ob-
szarze wszczepu powoduje znaczn¹ dysfunkcjê koñczyny.
W tych przypadkach najkorzystniejsz¹ metod¹ naprawy ja-
mistych i segmentalnych ubytków ko�ci wokó³ obluzowa-
nych wszczepów jest u¿ycie ciasno ubitych, allogennych

STABILIZERS FOR BONE
ALLOGENIC GRAFTS APPLIED IN
REVISION OPERATIONS AND
RECONSTRUCTION OF HIP JOINT
J. JASIÑSKI, B. STODOLNIK, B. WÓJCKI, L. JEZIORSKI,
M. LUBAS, T. SZ. GA�DZIK

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. 1. Koszyki mostkuj¹ce i wzmacniaj¹ce
panewkê endoprotezy oraz siatki wzmacniaj¹ce
trzpieñ endoprotezy.
FIG. 1. Bridging and strengthening baskets of the
endoprosthesis acetabulum and net strengthening
endoprosthesis shank.

  

RYS. 2. Wybrane instrumentarium chirurgiczne.
FIG. 2. Chosen chirurgical tools.

[115] Winiecki, M.: Zagadnienie biomechanicznej biokompaty-
bilno�ci ko�ci i materia³ów konstrukcyjnych implantów ortopedycz-
nych w �wietle wspó³czesnego dwufazowego porosprê¿ystego
modelu tkanki kostnej, Maintenance and Reliability, Vol. 2 (22)/
2004, 74-79.

[116] Wolff, J.: Das Gesetz der Transformation der Knochen,
Springer-Verlag, Berlin, 1892.
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przeszczepów kostnych i metalowych stabilizatorów w po-
staci koszyków i siatek chroni¹cych wszczep przed nad-
miernym przeci¹¿eniem wystêpuj¹cym w tych obszarach
[1].

Badania w³asne

Dla uzupe³nienia ubytków kostnych zaprojektowano,
opracowano technologie i serie prototypowe koszyków
mostkuj¹cych dwunastu typowymiarów, koszyków wzmac-
niaj¹cych o dwóch �rednicach oraz siatek wzmacniaj¹cych
zwijanych i wyt³aczanych. Koszyki mostkuj¹ce do stabiliza-
cji panewek wykonano z blachy tytanowej o grubo�ci 2 mm,
a pozosta³e z blachy o grubo�ci 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 dobór metody wyci-
nania implantów przed wyt³oczeniem, tak aby struktura
warstwy wierzchniej w obszarze ciêcia nie uleg³a silnemu
umocnieniu [3]. Zastosowano ciêcie strumieniem wody z
dodatkiem proszku �ciernego. Umocnienie warstwy wierzch-
niej w strefie ciecia krawêdzi implantów powoduje du¿e
zmiany energii wewnêtrznej materia³u i tworzenia siê ró¿ni-
cy potencja³ów miêdzy ró¿nymi strefami, co mo¿e spowo-
dowaæ w obecno�ci p³ynów ustrojowych wystêpowanie mi-
kropr¹dów zarodkuj¹cych miejscowe stany zapalne.
Do wyt³aczania koszyków i siatek stabilizuj¹cych panewki i
trzpienie endoprotez zaprojektowano i wykonano komplet
t³oczników sk³adaj¹cych siê z kilkunastu sztuk do wszyst-
kich typowymiarów implantów.
Opracowano tak¿e technologiê i wykonano kilka komple-
tów specjalistycznych narzêdzi i przyrz¹dów maj¹cych za-
stosowanie przy wtórnej alloplastyce biodra z zastosowa-
niem allogennych przeszczepów kostnych i stabilizatorów.
Nalez¹ do nich: wiert³a do wiercenia otworów w ko�ci pod
gwintowanie, gwintowniki, uchwyty z tulejk¹ prowadz¹c¹
wiert³a wkrêtaki do �rub z otworem na sze�ciok¹t, przed³u-
¿acze ze sprê¿ystym giêtkim wa³kiem do wiercenia otwo-
rów pod katem, przed³u¿acze przegubowe do gwintowania
otworów pod katem, wkrêtaki i klucze do blokowania wier-
t³a i gwintowników, chwytaki do wkrêtów kostnych oraz przy-
miary g³êboko�ci wiercenia otworów w ko�ci. Wymienione
instrumentarium wykonano ze stali nierdzewnej 2H13 i 3H13
oraz stali austenitycznej 00H17N14M2. Narzêdzia by³y har-
towane w pró¿ni elektrolitycznie i pasywowane. Wybrane
narzêdzia przedstawiono na RYS.2.
 Dla wybranych stabilizatorów - koszyka mostkuj¹cego pa-
newkê sztucznego stawu biodrowego wyznaczono charak-
terystykê biomechaniczn¹ ko�æ - implant przy obci¹¿eniach
modelowych, a uzyskane wyniki badañ odniesiono do rze-
czywistych warunków obci¹¿eniowych w stawie biodrowym

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 5832?2 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
were applied:
- resistance extensometry (for the chosen sections of the
basket),
- electronic spot interferometry (for the chosen sections of
the basket),

RYS. 3. Koszyk mostkuj¹cy panewkê sztucznego
stawu biodrowego.
FIG. 3. Bridging baskets of the artificial
acetabulum.
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po jego alloplastyce (RYS.3). W tym zakresie przeprowa-
dzono analizê do�wiadczaln¹ odkszta³ceñ i przemieszczeñ
metodami: tensometrii oporowej w wybranych przekrojach,
elektronicznej interferometrii plamkowej i interferometrii
holograficznej w rejonie dna koszyka [4].
Na podstawie przeprowadzonej analizy stwierdzono, i¿
warto�ci przemieszczeñ i odkszta³ceñ koszyka mostkuj¹-
cego s¹ na poziomie akceptowanym zarówno ze wzglêdu
na wspó³pracê z pod³o¿em kostnym jak i na symulacjê
mechaniczn¹ otaczaj¹cych tkanek.

Uwagi koñcowe

Zastosowano nowe rozwi¹zania konstrukcyjne oraz prze-
prowadzono modernizacjê ju¿ istniej¹cych zagranicznych
stabilizatorów do przeszczepów allogennych przy wtórnej
alloplastyce stawu biodrowego. Opracowano technologiê
ich wytwarzania wraz z wykonaniem serii prototypowych

z biozgodnego tytanu technicznego. Dla wybranych sta-
bilizatorów - koszyków mostkuj¹cych przeprowadzono ba-
dania charakterystyki biomechanicznej uk³adu sztuczna
ko�æ - implant przy obci¹¿eniach modelowych oraz odnie-
siono wyniki badañ do rzeczywistych warunków obci¹¿e-
niowych w stawie biodrowym. Opracowano technologiê i
wykonano komplety instrumentarium specjalistycznych,
maj¹cych zastosowanie przy wtórnej alloplastyce biodra z
zastosowaniem przeszczepów kostnych i opracowanych
stabilizatorów.
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Streszczenie

Badaniu poddano serie próbek kompozytowych o
osnowie polimerowej (terpolimer PTFE-PVDF-PP),

- holographic interferometry (in the bottom area of the bas-
ket).
According to the analysis it was stated that the displace-
ment and strain values in the bridging basket are on the
acceptable level respecting both collaboration with the bone
base and mechanical simulation of the surrounding tissue.

Conclusions

Both the new constructional solutions and moderniza-
tion of the present foreign stabilizers, which are applied for
allogenic grafts during the second hip alloplasty, were made.
Production technology of the implants was elaborated.
Moreover, a prototype batch from biocompatible commer-
cially pure titanium was made. For the chosen stabilizers -
bridging baskets - biomechanical characteristics of the "ar-
tificial bone - implant" system working under the model load
were tested. The test results were compared with the real
load occurring in the hip joint. Both production technology
and sets of specialist instrumentarium, which is used dur-
ing the second hip alloplasty with the application of allo-
genic bone grafts and stabilizers, have been made.
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Abstract

The series of polymer matrix composites
(terpolymer PTFE-PVDF-PP) containing carbon fibers
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zawieraj¹cej w³ókna wêglowe. Próbki kompozytowe
ró¿ni³y siê sposobem rozprowadzenia w³ókien w osno-
wie. Badano cytotoksyczno�æ  polimeru  oraz utwo-
rzonych z niego materia³ów kompozytowych, na ludz-
kiej linii komórek nab³onkopodobnych raka p³uc (ATCC
CCL 185) - A549. Analizowano zmiany ilo�ciowe i
morfologiczne komórek.  W celu okre�lenia ilo�ci
martwych komórek zastosowano metodê barwienia
b³êkitem trypanu. Wykazano, ¿e zarówno polimer jak
i   jego kompozyty z w³óknem wêglowym, nie wykazu-
j¹ toksycznego wp³ywu na komórki linii A549.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),15-18]

Wstêp

Postêp w dziedzinie in¿ynierii biomateria³ów, zwi¹zany
jest z poszukiwaniem materia³ów, które posiadaj¹ w³a�ci-
wo�ci pozwalaj¹ce na leczenie i uzupe³nianie chorych tka-
nek.  W leczeniu tkanki kostnej du¿e nadzieje wi¹¿e siê z
coraz szerszym wprowadzaniem do praktyki klinicznej, two-
rzyw kompozytowych. Stosowane powszechnie w dziedzi-
nie osteosyntezy stopy metali, oprócz szeregu dogodno�ci
uwalniaj¹ do tkanek toksyczne produkty degradacji, nato-
miast materia³y ceramiczne, oprócz udokumentowanej bio-
zgodno�ci z tkank¹ kostn¹ charakteryzuj¹ siê zbyt wyso-
kim modu³em sprê¿ysto�ci i nisk¹ odporno�ci¹ na kruche
pêkanie [1].

Jak wiadomo, optymalne warunki do regeneracji ko�ci
wystêpuj¹ jedynie w przypadku tworzyw implantacyjnych,
które zapewniaj¹ komórkom kostnym, zbli¿ony do fizjolo-
gicznego, transfer naprê¿eñ. Sytuacja taka ma miejsce, je-
dynie w przypadku tworzyw o parametrach mechanicznych,
zbli¿onych do tkanki kostnej oraz charakteryzuj¹cych siê
anizotropi¹ parametrów mechanicznych podobn¹ do ko�ci.
Dlatego w ostatnich latach, coraz wiêksz¹ uwagê po�wiêca
siê materia³om kompozytowym, które projektowane s¹ w
oparciu o mikrostrukturê tkanki kostnej [1-2]. Tkanka kost-
na jest kompozytem o wysokiej hierarchii  struktury, zbudo-
wanym z fazy organicznej i nieorganicznej. Kompozyty po-
limerowo- w³ókniste wydaj¹ siê byæ aktualnie najlepszymi
kandydatami, w�ród tworzyw stosowanych do leczenia tkan-
ki kostnej. Architektura zbroj¹ca kompozytu, utworzona z
w³ókien (np. wêglowych), pozwala na daleko id¹c¹ modyfi-
kacje parametrów mechanicznych oraz na uzyskanie bio-
mimetycznej anizotropii parametrów mechanicznych. £¹-
czenie ze sob¹ dwóch faz, takich jak polimer i w³ókna pro-
wadzi do otrzymania tworzywa o odmiennych parametrach
fizycznych i chemicznych, w porównaniu z wyj�ciowym po-
limerem. Od rozprowadzenia w³ókien w osnowie polimero-
wej zale¿¹ nie tylko parametry mechaniczne tworzywa ale
równie¿ w³a�ciwo�ci powierzchniowe, takie jak energia po-
wierzchniowa, chropowato�æ i inne. Wydaje siê zatem ko-
nieczne aby przed rozpoczêciem prac zwi¹zanych z opra-
cowywaniem nowych tworzyw kompozytowych dla zasto-
sowañ medycznych, poddaæ badaniom wp³yw jaki w³ókno
wywiera na osnowê polimerow¹ i okre�liæ czy kompozyty
tworzone z osnow¹ polimerowa s¹ materia³ami nie toksycz-
nymi dla ¿ywych komórek [3-5].

Celem pracy by³a analiza cytotoksyczno�ci  polimeru,
oraz utworzonych z niego kompozytów z w³óknem wêglo-
wym.

Materia³y i metody

Materia³y
Próbki do badañ przygotowano stosuj¹c terpolimer PP-

PVDF-PTFE (Aldrich Chemical Co., USA o gêsto�ci d=1600
oraz w³ókna wêglowe 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 fibres 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 próbek z wyj�ciowego polimeru sporz¹dzono roztwór:
stosuj¹c 5 g PTFE/PVDF/PP na 50 ml acetonu  (POCh SA.
Gliwice, Polska, cat. no 102480111), który nastêpnie wyla-
no na szalkê Petriego i pozostawiono do odparowania. Taki
sam roztwór wykorzystano do wytworzenia dwóch rodza-
jów kompozytów o zró¿nicowanym u³o¿eniu w³ókien. W
przypadku kompozytu oznaczonego jako CP5, po³¹czono
tkaninê wêglow¹ z roztworem polimeru. Druga z próbek
kompozytowych powsta³a przez po³¹czenie roztworu poli-
meru z tym samym rodzajem w³ókien wêglowych, jednak-
¿e poddanych uprzednio fragmentacji (CP4).

Metody
Próbki polimerowe oraz kompozyty poddano badaniom

przy wykorzystaniu mikroskopu skaningowego, JSM - 5400,
Jeol.

Badania cytotoksyczno�ci wykonano w Instytucie Immu-
nologii i Terapii Do�wiadczalnej - PAN we Wroc³awiu zgod-
nie z   PN-EN ISO 10993-5 "Biologiczna  (POCh SA. Gliwi-
ce, Polska, cat. no 102480111) ocena wyrobów medycz-
nych - Czê�æ 5:''Badania cytotoksyczno�ci: metody - in vi-
tro". W tym celu wykorzystano liniê komórkow¹ A549 - linia
komórek nab³onkopodobnych ludzkiego raka p³uc (ATCC
CCL 185). Hodowlê komórek prowadzono w p³ynie hodow-
lanym Dulbecco z dodatkiem 10% inaktywowanej (30min,
56°C) surowicy cielêcej oraz 100 j/ml penicyliny,100µg/ml
streptomycyny i 2mM/ml L-glutaminy i inkubowano w tem-
peraturze 37°C, w atmosferze 5% CO2. Komórki przeszcze-
piano stosuj¹c roztwór 0,05% trypsyny z 0,02% EDTA w
PBS, o pH 7,2. Badania przeprowadzono metod¹ bezpo-
�redniego kontaktu biomateria³ów z jednowarstwow¹ ho-
dowl¹ komórek A549 przez 24 oraz 72 godzinach. Na p³yt-
ce 24-do³kowej firmy Costar zak³adano hodowlê komórek
A549 o gêsto�ci 1x106/ml i inkubowano 24 godzin w tempe-
raturze 37°C, w atmosferze 5% CO2. Po tym czasie usuwa-
no supernatant, a jednowarstwow¹ hodowlê komórek zale-
wano 1 ml p³ynem hodowlanym z dodatkiem 2% surowicy
cielêcej. Na tak przygotowan¹ hodowlê komórek na³o¿ono
próbki badanych materia³ów (w kszta³cie kr¹¿ków o �redni-
cy 9,6 mm ) i inkubowano 24, oraz 72 godziny w temperatu-
rze 37°C i atmosferze 5% CO2. Ka¿dy materia³ oceniano w
3 powtórzeniach ( po 3 na ka¿dy czas).

Wyniki

Na RYS. 1. przedstawiono obrazy mikroskopowe po-
wierzchni próbek. Próbka z czystego polimeru ma g³adk¹
powierzchniê, natomiast na powierzchniach materia³ów
kompozytowych wyra�nie widoczne s¹ w³ókna wêglowe,
pokryte warstw¹ polimeru. Jednak¿e mikrostruktura ka¿dej
z próbek jest odmienna, w pierwszej  (CP5) w³ókna tworz¹
regularny uk³ad wi¹zek  przenikaj¹cych siê pod k¹tem 900,
natomiast druga z nich (CP4) ma powierzchniê na której

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 µg/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 1x106 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% CO2 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 komórek na powierzchniach
badanych materia³ów: K1-kompozyt tkanina
wêglowa/polimer, K2- kompozyt krótkie w³ókna
wêglowe/polimer, K0 folia polimerowa.
FIG. 2. Morphology of cells contacted with
biomaterial surface: K1-carbon fabric/polymer, K2-
short carbon fibrous/polymer, K0 - polymer foil.

RYS. 1. Mikrostruktura próbek poddanych
badaniom cytotoksyczno�ci K1-kompozyt tkanina
wêglowa/polimer, K2- kompozyt krótkie w³ókna
wêglowe/polimer, K0 folia polimerowa.
FIG. 1. Microstructure of composite samples: K1-
carbon fabric/polimer, K2- short carbon fibrous/
polimer, K0 - polymer foil.
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widoczne s¹  przypadkowo rozmieszczone w³ókna o zró¿-
nicowanych d³ugo�ciach.

Wyniki zmian morfologii komórek po kontakcie z bada-
nymi próbkami, a tak¿e wyniki zmian ilo�ci komórek zebra-
no w TABELI 1. W TABELI 1A znajduje siê zestawienie
wyników po 24 godzinnej inkubacji komórek A549 z bada-
nym materia³em, natomiast w tabeli nr 1B. po 72 godzin-
nym kontakcie komórek z tymi badanymi biomateria³ami.
Na podstawie przeprowadzonych  badañ, oceny cytotok-
syczno�ci  biomateria³ów metod¹ in vitro, wykazali�my, ¿e
ka¿dy z tych  materia³ów nie wykazuje dzia³ania cytotok-
sycznego. Ilo�æ martwych komórek jest  bardzo ma³a, co
wg  normy PN-EN ISO 10993-5 wskazuje, ¿e materia³y te
nadaj¹ siê do dalszych badañ kontaktu z ¿ywymi organi-
zmami. Morfologie komórek A549 po kontakcie z biomate-
ria³ami obserwowano w  porównaniu do hodowli A549 (bez
badanych materia³ów) w odwróconym, kontrastowo-fazo-
wym mikroskopie (RYS. 2).

Wnioski

Wszystkie próbki, zarówno polimer jak i utworzone z nie-
go kompozyty z w³óknem wêglowym nie wykazuj¹ dzia³a-
nie cytotoksycznego. Komórki linii A549 maj¹  prawid³ow¹
morfologiê (tzn. wrzecionowaty, wyd³u¿ony kszta³t oraz jed-
norodn¹ cytoplazmê), przylegaj¹ do pod³o¿a w postaci rów-
nomiernej warstwy .

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.

TAB. 1. Zmiany morfologii komórek A549 na
powierzchni materia³ów 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.

samples Change of 
morphology  

Number of dead cells 
[%]  

Number of live 
cells [%] 

Totalny number 
of cells 

Toxic 
degree 

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

K0 no effect 1 99 5,1x106 no effect 
K1 no effect 0 100 6,3 x106 no effect 
K2 no effect 0 100 6,5 x106 no effect 

kontrola  0 100 7,2 x106 no effect 
b) Cytotoxicity assessment of biomaterials contact with cells A549 after 72 hour  

K0 no effect 3 97 5,4x106 no effect 
K1 no effect 7 93 4,9 x106 no effect 
K2 no effect 5 95 5,8 x106 o effect 

kontrola  0 100 7,5 x106 no effect 
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Streszczenie

Przedmiotem badañ s¹ próbki ró¿ni¹ce siê para-
metrami mikrostrukturalnymi; (chropowato�æ, wielko�æ
i kszta³t porów) oraz energi¹ powierzchniow¹. Próbki
wytworzono z polimeru, do którego wprowadzano
w³ókna wêglowe lub w³ókna alginianowe. Ró¿nice
odpowiedzi komórkowej na  powierzchnie polimeru
modyfikowanego faza w³óknist¹  dotycz¹ zarówno
prze¿ywalno�ci komórek (fibroblasty, osteoblasty) jak
poziomu wydzielanego przez nie kolagenu. W opar-
ciu wyniki przedstawione w pracy mo¿na stwierdziæ
¿e zastosowanie w³ókien do modyfikacji polimeru sta-
nowiæ mo¿e przydatna  metodê modyfikowania po-
wierzchni wykorzystywan¹ w konstrukcji materia³ów
stosowanych dla sterowanej regeneracji tkanek.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),19-23]

Wstêp

Polimerowe materia³y implantacyjne s¹ od wielu lat po-
wszechnie stosowane w medycynie. Polimery okre�lane
jako biostabilne, stosowane s¹ zarówno jako protezy na-
czyñ nici chirurgiczne, elementy ró¿nego rodzaju endopro-
tez, jako implanty  stosowane w laryngologii stomatologii,
kardiochirurgii lub neurologii. Ostatnio w coraz szerszym
zakresie do praktyki klinicznej wprowadzane s¹  kompozy-
ty wytwarzane z  polimerów ³¹czonych z  takimi materia³a-
mi jak bioaktywna ceramika,  w³ókna ceramiczne lub wê-
glowe. Kompozyty polimerowo- w³ókniste s¹ tworzywem
stanowi¹cym w in¿ynierii biomateria³ów alternatywê dla
implantów metalicznych.  Obecno�æ w³ókien w osnowie
polimerowej pozwala na modyfikacje parametrów mecha-
nicznych polimeru, zarówno w obszarze wytrzyma³o�ci,
modu³u sprê¿ysto�ci jak i pozwala na otrzymanie implan-
tów o biomimetycznej anizotropii  w³a�ciwo�ci mechanicz-
nych. Rozprowadzenie fazy modyfikuj¹cej, w matrycy poli-
merowej wp³ywa zarówno na wytrzyma³o�æ kompozytu ale
równie¿ na energiê powierzchniow¹ i mikrostrukturê mate-
ria³u.

Szczególnym typem z³o¿onego materia³u kompozyto-
wego s¹ implanty wykorzystywane w technice GTR.
Sterowana regeneracja tkanki kostnej (GBR) jest skutecz-
n¹ technik¹ leczenia ubytków ko�ci zw³aszcza ubytków ko-
�ci ¿uchwy. Zasada metody polega na stworzeniu optymal-
nych warunków regeneracji tkanki kostnej i stosowana mo¿e
byæ równie¿ wszêdzie tam gdzie niezbêdna jest szybka
odbudowa tkanki kostnej. Membrany GTR musz¹ charak-
teryzowaæ otwart¹ porowato�ci¹, pozwalaj¹c¹ 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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sk³adników niezbêdnych dla prawid³owego funkcjonowania
komórek  oraz obecno�ci¹ w warstwach powierzchniowych
fazy, która wspomagaæ bêdzie odbudowê tkanki kostnej.

Przedmiotem badañ by³y kompozyty z osnow¹ biosta-
bilnego polimeru, do której wprowadzano fazê modyfikuj¹-
c¹  w formie w³ókien wêglowych. Obok kompozytów bada-
nia dotyczy³y membran polimerowych do wytworzenia któ-
rych u¿yto kompozytów polimer/rozpuszczalne w³ókno al-
ginianowe.

Celem pracy by³a analiza odpowiedzi komórkowej na
funkcjonalizaowan¹ przy pomocy w³ókien resorbowalnych
(rozpuszczalnych) i biostabilnych matrycê polimerow¹. Ma-
teria³y w formie membran i kompozytów polimerowo - w³ók-
nistych, ró¿ni¹ce siê mikrostruktur¹ i energi¹ powierzch-
niow¹ kontaktowano z dwoma typami komórek w warun-
kach in vitro.

Materia³y i metody

Materia³y
Do wytworzenia próbek wykorzystano terpolimer PTFE/

PVDV/PP (Aldrich Chemical Co., USA nr katalogowy 45
458-3) o gêsto�ci d=1.6  Rozpuszczalnikiem by³ aceton
(POCh SA Gliwice nr katalogowy 102480111). W³ókna wê-
glowe AGH (otrzymane z prekursora PAN, karbonizowane
w 14000C ) poddawano fragmentacji do postaci pojedyn-
czych w³ókien o d³ugo�ci 1,2±0,25 mm. W³ókna alginiano-
we wykonano w Katedrze W³ókien Sztucznych,  Politechni-
ki £ódzkiej. Roztwór przêdzalniczy wykonano z alginianu
sodu (Biopolimer,AS Protanal LF 20/60 o przewadze blo-
ków kwasu guluronowego ok. 65%)

W celu otrzymania próbek polimerowych sporz¹dzono
roztwór terpolimeru: stosuj¹c 5 g PTFE/PVDF/PP na 50 ml
acetonu. Nawa¿kê w³ókien wêglowych rozprowadzono w
roztworze terpolimeru przy u¿yciu p³uczki ultrad�wiêkowej.
i wylano na szalkê Petriego. Nastêpnie podano swobodne-
mu odparowaniu  przez 24 godziny. W ten sposób otrzy-
mano lity kompozyt; w³ókno wêglowe krótkie/polimer (ozna-
czony jako CP1). Membrany  wykonano w analogiczny spo-
sób  dodaj¹c do  polimeru w³ókna alginowe (oznaczenie
CP2). Sam roztwór polimeru bez faz modyfikuj¹cych po-
s³u¿y³ do wykonania próbek w postaci folii polimerowych
(oznaczenie CP0). Materia³y kompozytowe zawieraj¹ce
rozpuszczalny biopolimer w postaci w³ókien., poddano in-
kubacji w wodnym roztworze soli fizjologicznej. W wyniku
inkubacji otrzymano porowate  membrany, w których pory
powsta³y w wyniku rozpuszczenia obecnego w materiale
alginianu sodu. Membranê scharakteryzowano z punktu jej
przepuszczalno�ci, wyniki  przedstawiono na RYS.5. Prze-
puszczalno�æ badano w do�wiadczeniu w którym membra-
nê umieszczano na granicy roztworu 0,1M NaCl i wody
destylowanej. Mierzono wzrost przewodnictwa wody  na-
stêpuj¹cy w wyniku dyfuzji jonów Na+ i Cl- poprzez badan¹
membranê.

Metody
Mikrostrukturê powierzchni materia³ów kompozytowych

obserwowano w skaningowym mikroskopie elektronowym
JSM - 5400, Joel przy powiêkszeniu 20 i 50 razy. Na RYS.3
przedstawiono obrazy powierzchni czystej próbki polime-
rowej oraz kompozytu w³ókno wêglowe / polimer. Na RYS.4
zebrano mikrofotografie powierzchni  kompozytów z algi-
nian /polimer oraz utworzonych (przez wyp³ukiwanie) z nich
membran.

Charakterystykê stanu powierzchni badanych materia-
³ów dokonano metod¹ dynamiczn¹ pomiaru k¹ta zwil¿enia,
u¿ywaj¹c aparatu DSA 10 Kruss (Niemcy). Swobodn¹ ener-
giê powierzchniow¹  wyznaczono metod¹ 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 14000C. 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 (CP0). 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)(CP0),
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% CO2 / 95% air atmosphere at the
temperature of 370C, 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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ta. Par¹ cieczy pomiarowych by³a woda podwójnie destylo-
wana UHQ i dijodometan (Aldrich Chemical Co., USA, cat.
no. 15-84-29).
Badania biologiczne wykonano na próbkach w kszta³cie
kr¹¿ków o �rednicy 21 mm �rednicy wyja³owionych obu-
stronnie za pomoc¹ promieniowania UV przez 30 minut.
Do badañ u¿yto ludzk¹ linie osteoblastów hFOB 1.19 i ludzk¹
linie fibroblastów HS-5. Hodowle komórkowe poprowadzo-
no w 12 - do³kowych p³ytkach hodowlanych, w których na
dnie umieszczano badane próbki  i dodawano zawiesinê
komórek w  medium hodowlanym. Hodowle przeprowadza-
no w inkubatorze w atmosferze, 5% CO2 / 95% powietrze w
temperaturze 37oC (fibroblasty) lub 34oC (osteoblasty) przez
7 dni. ¯ywotno�æ komórek oznaczono zmodyfikowan¹
metod¹ wykorzystuj¹c¹ metabolizm barwnika MTT w mito-
chondraich (aktywno�æ dehydrogenazy mitochondrialnej)-
RYS.2. Oznaczenie stê¿enia kolagenu typu I dla obu typów
linii komórkowych: osteoblastycznej i fibroblastycznej ozna-
czono przy pomocy testu ELISA.

Wyniki i dyskusja

SEM
Wyniki badañ mikroskopowych wskazuj¹ na ró¿nice w

topografii powierzchni wszystkich badanych próbek. Po-
wierzchnia litej próbki polimerowej jest g³adka natomiast
wprowadzenie do polimeru krótkich w³ókien w znacznym

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 I), 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-
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RYS. 1. Poziom kolagenu typu I produkowanego
przez komórki tkanki ³¹cznej: osteoblasty i
fibroblasty na powierzchniach badanych
materia³ów.
FIG. 1. Level of collage type I 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.
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RYS. 2. Prze¿ywalno�æ komórek tkanki ³¹cznej:
osteoblastów i fibroblastów na badanych
materia³ach.
FIG. 2. Cells viabilityLevel of collage type I
produced by MG 63on the surfach of materiale:
CP0-polymer foli, CP1- short carbon fibre/polymer
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RYS. 3. Obraz SEM powierzchni próbek czystego
polimeru (CP0) i kompozytu polimerowo-
wêglowego CP1.
FIG. 3. Surface microphotographs of terpolymer
(2-CP0) and of the composite polymer with carbon
fibers (3-CP1).

FIG. 4. Obraz SEM powierzchni próbek kompozytu
membranowego CP2.
FIG. 4. Surface microphotographs of terpolymer
based samples without alginate (membrane).
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stopniu modyfikuje powierzchnie. Na powierzchni próbki
kompozytowej widoczne s¹ wyeksponowane w³ókna, które
tworz¹ nieregularny uk³ad przypadkowo zorientowanych
w³ókien pokrytych warstw¹ polimeru. Membrany polimero-
we powsta³e w wyniku wyp³ukania w³ókien alginowych maja
powierzchnie na których widoczne s¹  pory zarówno o kszta³-
tach nieregularnych jak i kulistych.

Energia powierzchniowa
Wyniki wskazuj¹, ¿e wprowadzenie do polimeru w³ókien

wêglowych wp³ywa nie tylko na topografie powierzchni ale
równie¿ modyfikuje stan chemiczny powierzchni. Wy¿sza
warto�æ energii powierzchniowej, obserwowana w przypad-
ku próbki  kompozytowej (polimer/w³ókno wêglowe) w po-
równaniu z warto�ci¹  k¹ta dla osnowy polimerowej zwi¹-
zana jest najprawdopodobniej ze zmianami w chemicznej
budowie polimeru jakie wprowadza do osnowy powierzch-
nia w³ókna wêglowego. Pomiêdzy osnow¹ polimerowa a
powierzchnia w³ókien wêglowych zachodzi reakcja, w któ-
rej anga¿owane s¹ zarówno grupy funkcyjne z powierzchni
w³ókien jak i grupy funkcyjne polimeru. Natomiast wprowa-
dzenie do osnowy polimerowej w³ókien alginianowych  jako
�rodka porotwórczego nie wp³ywa In istotny sposób na
warto�æ energii powierzchniowej polimeru (TABELA 1).

Badania in vitro
Badania biologiczne wskazuj¹, ¿e  prze¿ywalno�æ ko-

mórek zarówno fibro jak i osteo w kontakcie z materia³ami
badanymi jest wysoka a niekiedy przewy¿sza poziom kon-
troli. Jednak¿e, zarówno prze¿ywalno�æ komórek jak i po-
ziom wydzielanego przez nie kolagenu (typ I) jest ró¿na dla
poszczególnych próbek.  Prze¿ywalno�æ osteoblastów w
kontakcie z kompozytem jest wysoka (ok. 130%), za� prze-
¿ywalno�æ fibroblastów jest du¿o ni¿sza w porównaniu z
czystym polimerem. Prze¿ywalno�æ osteoblastów w kon-
takcie z membran¹ jest zbli¿ona do prze¿ywalno�ci w kon-
takcie z powierzchnia czystego polimeru. Natomiast prze-
¿ywalno�æ fibroblastów jest wyra�nie ni¿sza. Co podobnie
jak w przypadku próbki kompozytowej zdaje siê przema-
wiaæ za tym, ¿e chropowato�æ powierzchni wp³ywa nega-
tywnie na prze¿ywalno�ci fibroblastów natomiast poprawia
stopieñ prze¿ywalno�ci osteoblastów.

Jak widaæ z RYS.2 modyfikacja polimeru wp³ywa ma po-
ziom kolagenu wydzielanego przez komórki kontaktowane
z badanymi materia³ami. Poziom kolagenu typu I, wydzie-
lanego przez komórki (fibroblasty, osteoblasty) w kontak-
cie z badanymi próbkami jest najwy¿szy dla komórek kon-
taktowanych z kompozytem w³ókno wêglowe/polimer w
porównaniu z pozosta³ymi próbkami, natomiast najni¿szy
dla komórek kontaktowanych z membran¹.

Podsumowanie

Kompozytowe tworzywa, to przede wszystkim materia³y
otrzymywane w celu poprawy w³a�ciwo�ci wytrzyma³o�cio-
wych. Zastosowanie w medycynie kompozytów polimer/
w³ókno prowadzi do otrzymania implantów o z góry zapro-
jektowanych parametrach mechanicznych. Wyniki przed-
stawione w artykule wskazuj¹ na nowe mo¿liwo�ci w za-
kresie funkcjonalizowania materia³ów dla celów medycz-
nych, jakie stwarzaj¹   kompozyty w³ókniste. Wprowadze-
nie w³ókien do matrycy polimerowej prowadzi do zmian
parametrów powierzchni materia³u, istotnych z punku wi-
dzenia reakcji komórek na sztuczne tworzywo. Zastosowa-
nie w³ókien do konstrukcji implantów z osnow¹ polimerow¹
modyfikuje topografie powierzchni oraz wp³ywa na wielko�æ
energii powierzchniowej a tym samym decyduje o odpo-
wiedzi komórek na tworzywa kompozytowe.

mer affects the level of collagen released due to contact of
cells with the examined materials. The collagen type I 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.
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Próbka 
Sample�s name 

K¹t 

zwil¿ ania 
 

Contact 

angle 

Energia 

powierzch
-niowa 
Surface 

energy 

Polymer CP0 99,7±2,5 20,31±1,62 
Polymer-carbon fibers CP1 87,2±2,5 24,00±0,67 
Polymer- alginate fibers 
(membrane) CP2 

93,8±2,42 20,28±0,61 

 TABELA 1. Wyniki pomiarów k¹ta zwil¿ania.
TABLE 1. Results of the contacts angle
measurements for the samples before and after
modification.
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KONSTRUKCJA WK£ADKI
PROTEZY STOPY Z MATERIA£ÓW
KOMPOZYTOWYCH

JAN CH£OPEK*, ARTUR PRZA£A*, ARTUR BOGUCKI**

*AKADEMIA GÓRNICZO-HUTNICZA, WYDZIA£ IN¯YNIERII MATERIA£O-
WEJ I CERAMIKI, KATEDRA BIOMATERIA£ÓW,
AL. MICKIEWICZA 30, 30-059 KRAKÓW

**POLSKIE TOWARZYSTWO ORTOTYKI I PROTETYKI NARZ¥DU

RUCHU, PREZES PTO I PR.

Streszczenie

Celem pracy by³o wykonanie wk³adek protezy sto-
py z materia³ów kompozytowych o kontrolowanych
w³a�ciwo�ciach na podstawie wyników badañ w³a�ci-
wo�ci mechanicznych próbek kompozytowych. U¿y-
to kompozytów o osnowie z ¿ywicy epoksydowej
modyfikowanych tkanin¹ wêglow¹ oraz hybrydow¹
wêglowo - aramidow¹.

Badania wykaza³y, ¿e kompozyty zawieraj¹ce tka-
ninê hybrydow¹ charakteryzuj¹ siê lepszymi w³a�ci-
wo�ciami mechanicznymi w porównaniu do kompo-
zytów z w³óknami wêglowymi, które s¹ kruche i wcze-
�niej ulegaj¹ zniszczeniu. Protezy wykonane z kom-
pozytów modyfikowanych tkanin¹ hybrydow¹ wêglo-
wo - aramidow¹ powinny bezpiecznie spe³niaæ swoje
funkcje biomechaniczne, nie nara¿aj¹c pacjenta na
ryzyko ich uszkodzenia podczas codziennej aktyw-
no�ci.

S³owa kluczowe: proteza stopy, kompozyty, w³ók-
na wêglowe, tkanina hybrydowa
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),23-26]

Wprowadzenie

Amputacja jest powa¿nym zabiegiem chirurgicznym, któ-
ry w wielu wypadkach przynosi ulgê w bólu, cierpieniu i cho-
robie, a czêsto ratuje ¿ycie. G³ównym powodem amputacji
koñczyny dolnej s¹ choroby naczyñ obwodowych oraz cu-
krzyca.

 CONSTRUCTION OF FOOT
PROSTHESIS INSERT MADE OF
COMPOSITE MATERIALS

JAN CH£OPEK*, ARTUR PRZA£A*, ARTUR BOGUCKI**

*AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY, FACULTY OF

MATERIALS SCIENCE AND CERAMICS, DEPARTMENT OF BIOMATE-
RIALS

**POLISH SOCIETY FOR PROSTHETICS AND ORTHOTICS,
PRESIDENT OF NATIONAL COMMITTEE

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 wiêkszo�ci ludzi, zw³aszcza m³odych, utrata koñ-
czyny jest ogromnym dramatem, wp³ywaj¹cym na ich psy-
chikê. Dlatego bardzo wa¿ne jest wytworzenie protezy, która
dziêki swojej funkcjonalno�ci, a tak¿e estetyce umo¿liwi
szybsze dostosowanie siê do nowych warunków oraz ³a-
twiejsz¹ akceptacjê protezy. Wspó³czesna protetyka dziêki
zastosowaniu nowych materia³ów i rozwojowi technik wy-
twarzania elementów, oferuje protezy doskonale imituj¹ce
zdrow¹ koñczynê.

W konstrukcjach stopy protezowej wykorzystuje siê ele-
ment ruchomego stawu skokowego lub imitacjê ruchomej
stopy dziêki miêkkiej stopie typu SACH (solid ankle cushion
heel). Jest to najczê�ciej stosowany typ stopy, który cha-
rakteryzuje siê prostot¹, ma³ym ciê¿arem, trwa³o�ci¹ i ni-
sk¹ cen¹. Miêkka stopa protezowa zapewnia pewien kom-
fort chodzenia, guma dobrze absorbuje si³y uderzenia,
oszczêdzaj¹c tym samym kikut, biodro, krêgos³up. Stopy z
ruchomym elementem kostki i stopy SACH, szczególnie w
niskich amputacjach posiadaj¹ pewn¹ wadê: zapadaj¹ siê,
nie sprê¿ynuj¹, nie oddaj¹ energii. Dlatego te¿ nowocze-
sne materia³y takie jak kompozyty wêglowe lub hybrydowe,
kiedy� stworzone dla przemys³u lotniczego i kosmicznego,
coraz czê�ciej znajduj¹ zastosowanie w protetyce dziêki
swoim w³a�ciwo�ciom mechanicznym. W odró¿nieniu od
tradycyjnych materia³ów kompozyty te maj¹ wysok¹ wytrzy-
ma³o�æ w³a�ciw¹ i wysoki modu³ sprê¿ysto�ci. Opracowa-
na przez Van Philips'a konstrukcja stopy oparta na sprê¿y-
nie wykonanej z kompozytu wzmacnianego w³óknami wê-
glowymi zosta³a powszechnie uznana za najlepsze rozwi¹-
zanie z punktu widzenia biomechaniki, poniewa¿ podczas
chodzenia stopa sprê¿ynuje magazynuj¹c i oddaj¹c ener-
giê, przez co poruszanie siê na protezie jest znacznie mniej
mêcz¹ce. Jest to szczególnie korzystne dla ludzi aktywnych,
uprawiaj¹cych fizyczn¹ rekreacjê lub sport.

Wykonana wk³adka protezy stopy pe³ni funkcje mecha-
niczne (sprê¿ysto�æ, wytrzyma³o�æ itp.), natomiast za este-
tykê odpowiedzialny jest specjalnie wykonany polimerowy
profil, przypominaj¹cy wygl¹dem stopê ludzk¹. Profil ten
jest w �rodku pusty, a przestrzeñ wewn¹trz jest dok³adnie
wyprofilowana do zamontowania wk³adki (RYS. 1).

Profil ten jest zbêdny, je�li mówimy o protezowaniu spor-
towców, gdzie najwa¿niejsz¹ kwesti¹ jest odpowiednia wy-
trzyma³o�æ i sprê¿ysto�æ, natomiast wzglêdy estetyczne s¹

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

RYS. 1. Przyk³ady wk³adek i protez stóp.
FIG. 1. Examples of inserts and foot prostheses.

RYS. 2. Protezy stóp stosowane u sportowców.
FIG. 2. Foot prostheses used by athletes.
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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/m2 and 160 g/m2

2. hybrid fabric (carbon-aramid) of specific weight 165 g/m2

(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.

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

pomijane (RYS. 2).
Celem niniejszej pracy by³o wykonanie wk³adki protezy

stopy z materia³ów kompozytowych o kontrolowanych w³a-
�ciwo�ciach.

Materia³y i metody

Do otrzymania próbek do badañ, a nastêpnie wk³adki
protezy stopy u¿yto ¿ywicy epoksydowej LH 160, utwar-
dzacza H 147 (Havel-Composites) oraz:
1. tkanin wêglowych o gramaturach - 93g/m2 i 160 g/m2

2. tkaniny hybrydowej (wêglowo - aramidowej) o gramatu-
rze 165 g/m2 (Angeloni).
Opracowane wk³adki przedstawiono na RYS.3.
W celu otrzymania kompozytu wykorzystano metodê lami-
nowania rêcznego (metodê kontaktow¹). Próbki do�wiad-
czalne o okre�lonej wielko�ci i kszta³cie, przesycano ¿ywi-
c¹ i uk³adano w formie pokrytej separatorem, a nastêpnie
umieszczano w prasie po³¹czonej z uk³adem grzewczym.
Proces utwardzania kompozytu nastêpowa³ w trzech eta-
pach temperaturowych (50°C/1h; 60°C/1h; 70°C/5h). Do
wykonania do�wiadczalnych próbek do badañ wykorzysta-
no podgrzewan¹ prasê znajduj¹c¹ siê w laboratorium Wy-
dzia³u In¿ynierii Materia³owej i Ceramiki Akademii Górni-
czo-Hutniczej w Krakowie. Do wykonania ostatecznej wk³ad-
ki protezy pos³u¿y³a forma wykonana ze stali.
Wykonano wk³adki ró¿ni¹ce siê d³ugo�ci¹ tzw. profile krót-
kie i d³ugie. Próbki kompozytowe oraz profile spe³niaj¹ce
funkcjê wk³adki w protezie stopy poddano badaniom wy-
trzyma³o�ci na zginanie oraz badaniom zmêczeniowym
obejmuj¹cym 2x105 cykli przy sta³ym odkszta³ceniu rów-
nym 4 mm.

Wyniki i dyskusja

Na RYS. 4 przedstawiono zale¿no�æ wytrzyma³o�ci na
zginanie od odkszta³cenia dla próbek wykonanych z kom-
pozytów wêglowych oraz wêglowo-aramidowych. Jak wy-
nika z rysunku, zale¿no�æ ta dla próbki wykonanej z kom-
pozytu ¿ywica epoksydowa-tkanina wêglowa (wêgiel 160)
ma charakterystyczny przebieg jak dla materia³ów kruchych.
Odmienny przebieg, zbli¿ony do pseudoplastycznego, ob-
serwuje siê dla kompozytu wzmacnianego tkanin¹ hybry-
dow¹ (aramid - wêgiel 165). Ró¿nice te wynikaj¹ z wiêkszej
odkszta³calno�ci w³ókien typu Kevlar zawartych w tkaninie
hybrydowej.

Proteza wykonana z tego materia³u nawet po wyst¹pie-
niu pêkniêcia bêdzie wiêc w stanie przenosiæ obci¹¿enia,
co zabezpiecza pacjenta przed jej nag³ym uszkodzeniem
lub zniszczeniem.

Kolejne wykresy (RYS. 5 i RYS. 6) przedstawiaj¹ zale¿-
no�ci naprê¿enia od odkszta³cenia oznaczone w próbie trój-
punktowego zginania dla opracowanych wk³adek protezo-

RYS. 3. Wk³adki badane w pracy.
FIG. 3. Inserts examined in this study.
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wych.
W przypadku wk³adek protezowych zawieraj¹cych w³ókna
aramidowe obserwuje siê kilkana�cie procent wy¿sze od-
kszta³cenie ni¿ w przypadku czystych kompozytów wêglo-
wych. Dodatkowo z porównania rysunków 5 i 6 mo¿na za-
obserwowaæ jak wytrzyma³o�æ na zginanie zale¿y od kszta³tu
profili. Profil krótszy, przy za³o¿onym odkszta³ceniu równym
7 mm jest w stanie przenosiæ o wiele wiêksze obci¹¿enia
ni¿ d³u¿szy profil. Badania zmêczeniowe przeprowadzone
na krótkich i d³ugich profilach w zakresie badanych cykli nie
wykaza³y zmian charakterystyki naprê¿enie - odkszta³ce-
nie. Potwierdzaj¹ to wyniki przedstawione na RYS. 7 i 8.

Wnioski

Kompozyty zawieraj¹ce w³ókna wêglowe s¹ kruche i ule-
gaj¹ zniszczeniu wcze�niej ni¿ kompozyty z tkanin¹ hybry-
dow¹. Oba typy próbek wykazuj¹ stabilne w³a�ciwo�ci me-
chaniczne w zakresie badanych cykli obci¹¿eñ. Ze wzglê-
du na sposób pêkania i wy¿sze warto�ci odkszta³ceñ wy-
daje siê, ¿e wk³adki zawieraj¹ce tkaniny hybrydowe wêglo-
wo - aramidowe s¹ korzystniejsze w konstrukcjach protezy
stopy. Protezy wykonane z tego materia³u powinny bez-
piecznie spe³niaæ swoje funkcje biomechaniczne, nie nara-
¿aj¹c pacjenta na ryzyko ich uszkodzenia podczas codzien-
nej aktywno�ci.

Podziêkowanie

Praca finansowana z dzia³alno�ci statutowej AGH, nr
umowy 11.11.160.116

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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THE PERSPECTIVES
OF POLYMERIC HYDROGELS
AND THERMOPLASTIC
ELASTOMERS AS CARTILAGE-
LIKE MATERIALS
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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

PERSPEKTYWY ZASTOSOWAÑ
HYDRO¯ELI POLIMEROWYCH
I ELASTOMERÓW TERMOPLA-
STYCZNYCH JAKO MATERIA£ÓW
CHRZÊSTNOPODOBNYCH

PAULINA ZDEBIAK, MIROS£AWA EL FRAY

POLITECHNIKA SZCZECIÑSKA, INSTYTUT POLIMERÓW,
LABORATORIUM BIOMATERIA£ÓW I POLIMERÓW FUNKCJONALNYCH,
UL. PU£ASKIEGO 10, 70-322 SZCZECIN

Streszczenie

Wa¿nym problemem zwi¹zanym z uszkodzeniami
chrz¹stki stawowej jest jej rekonstrukcja. W pracy
dokonano analizy problemów zwi¹zanych z chrz¹st-
k¹ stawow¹, jej budow¹, w³a�ciwo�ciami oraz meto-
dami rekonstrukcji. W pracy zostan¹ omówione ma-
teria³y wykorzystywane w in¿ynierii tkankowej jako
rusztowania dla regeneracji tkanki chrzêstnej. Jak
dot¹d jednak, idealne rusztowanie dla chrz¹stki nie
zosta³o jeszcze zidentyfikowane. Dokonano przegl¹-
du polimerowych materia³ów hydro¿elowych i elasto-
merowych rozwijanych i proponowanych jako mate-
ria³y na sztuczn¹ chrz¹stkê.

S³owa kluczowe: hydro¿ele, kopolimery multiblo-
kowe, chrz¹stka

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

Wprowadzenie

Degeneracja lub uszkodzenia stawów stanowi¹ powa¿-
ny problem medyczny. Szacuje siê, ¿e ok. 40 milionów Ame-
rykanów cierpi z powodu chorób zwyrodnieniowych stawów
lub urazów powypadkowych [1]. Obecnie jednym z najczêst-
szych sposobów terapii przy dolegliwo�ciach od³amywania
siê chrz¹stek jest zastêpowanie ca³ych stawów. Inne meto-
dy leczenia ogniskowego uszkodzenia chrz¹stki obejmuj¹
zarówno usuwanie martwych tkanek, jak i transplantacje
osteochondrycznych allograftów albo chondrocytów [1]. Al-
ternatywnym podej�ciem, które potencjalnie mo¿e zredu-
kowaæ zachorowanie i czas wyzdrowienia jest artroskopo-
we zastêpowanie uszkodzonej chrz¹stki syntetycznymi bio-
materia³ami, które stymuluj¹ naturalne zachowanie tkanki
[2]. Do najczê�ciej stosowanych biomateria³ów nale¿¹ hy-
dro¿ele polimerowe, które nale¿¹ do najszybciej rozwijaj¹-
cych siê materia³ów polimerowych. Podobn¹ dynamikê ob-
serwuje siê w odniesieniu do elastomerów termoplastycz-
nych, a cech¹ ³¹cz¹c¹ te obydwie grupy materia³ów jest
ogromna ró¿norodno�æ postaci i form oraz mo¿liwo�æ zmian
w³a�ciwo�ci fizykochemicznych w szerokich granicach (po-
limery te mog¹ byæ projektowane "na miarê").

Pojawienie siê hydro¿eli datowane jest na rok 1960, kie-
dy Wichterle i Lim [3] po raz pierwszy zaproponowali u¿y-
cie sieci hydrofilowych z poli(2-hydroksyetylometakrylanu)
(PHEMA) do otrzymania soczewek kontaktowych. Od tego
czasu wzros³o zainteresowanie hydro¿elami i ich wykorzy-
stanie w zastosowaniach biomedycznych i farmaceutycz-
nych stale ro�nie [4].

Naturalne i syntetyczne hydro¿ele zatrzymuj¹ wodê w
trójwymiarowej sieci ³añcuchów polimerowych [2]. Ostatnie
zainteresowania opracowaniem nowych syntetycznych hy-
dro¿eli i kompozytów hydro¿elowych mo¿na przypisaæ ich
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unikalnej kombinacji takich w³a�ciwo�ci jak przenikalno�æ,
biokompatybilno�æ, hydrofilowo�æ, oraz ma³y wspó³czynnik
tarcia [5]. W porównaniu do innych syntetycznych biomate-
ria³ów, hydro¿ele dziêki relatywnie wysokiej zawarto�ci
wody, miêkko�ci i plastyczno�ci, posiadaj¹ zbli¿one do ¿y-
wej tkanki w³a�ciwo�ci fizyczne. Niskie napiêcie miêdzyfa-
zowe sprawia, i¿ wykazuj¹ one minimaln¹ tendencjê do
adsorpcji protein z p³ynów fizjologicznych [6].
Biomateria³y hydro¿elowe znalaz³y szerokie biomedyczne
zastosowanie np. do transportu leków, jako soczewki kon-
taktowe, implanty rogówkowe i sk³adniki skóry, �ciêgna,
wi¹zad³a, chrz¹stki i ko�ci [6].

Krytyczn¹ barier¹ ograniczaj¹c¹ ich u¿ycie do zastoso-
wañ gdzie przenoszone s¹ obci¹¿enia, takich jak zastêpo-
wanie zniszczonych tkanek chondrotycznych, jest brak wy-
starczaj¹cych w³a�ciwo�ci mechanicznych powierzchni sta-
wów (ma³a wytrzyma³o�æ) w narzuconych warunkach ob-
ci¹¿eñ [2,5,7]. Naturalne ³¹czenia stawów s¹ poddawane
�ciskaniu i si³om �cinaj¹cym kilkakrotnie wiêkszym od wagi
cia³a przy milionach cykli odkszta³ceñ w trakcie ich "¿ycia".

W³a�ciwo�ci hydro¿eli s¹ okre�lane przez rodzaj mono-
merów w kompozycie, gêsto�æ usieciowania i warunki poli-
meryzacji [8]. Próbuj¹c udoskonaliæ w³a�ciwo�ci hydro¿eli
nadaj¹cych siê do zastosowañ biomedycznych jako mate-
ria³y przenosz¹ce obci¹¿enia, wprowadzono materia³y kom-
pozytowe, stosuj¹c jako dodatki gumê czy szk³o, u¿yto
zwi¹zki sieciuj¹ce takie jak aldehyd glutarowy oraz proce-
durê zamra¿anie - topnienie w celu zainicjowania czê�cio-
wej krystalizacji [9].

Natomiast wci¹¿ wzrastaj¹ce zainteresowanie, pocz¹w-
szy od lat 60-tych, elastomerami termoplastycznymi (TPE)
zwi¹zane jest z tym, ¿e charakteryzuj¹ siê one dobrymi w³a-
�ciwo�ciami mechanicznymi oraz mo¿liwo�ci¹ wielokrotne-
go, ³atwego i ekonomicznego przetwórstwa [8]. Elastomery
termoplastyczne stosunkowo niedawno wyodrêbni³y siê jako
nowa grupa polimerów konstrukcyjnych, a ocena ich w³a-
�ciwo�ci jest przedmiotem intensywnych badañ wielu ze-
spo³ów naukowych na �wiecie [8].

Elastomery termoplastyczne posiadaj¹ w³a�ciwo�ci gumy
[8,9], ale materia³y te mog¹ byæ przetwarzane tradycyjn¹
technik¹, jak¹ stosuje siê do tworzyw termoplastycznych.
Ich przetwórstwo mo¿na prowadziæ metod¹ prasowania lub
wyt³aczania w temperaturach wy¿szych od temperatury
zeszklenia lub temperatury topnienia krystalicznych domen
segmentów sztywnych, co stwarza mo¿liwo�æ wielokrotne-
go przetwórstwa elastomerów termoplastycznych [8]. Przez
dobór odpowiedniego rodzaju surowców i ich stosunków
ilo�ciowych, mo¿na otrzymaæ wyroby o ró¿nej twardo�ci i
elastyczno�ci, bez potrzeby stosowania dodatku plastyfi-
katorów [9].

Wiele wyrobów produkowanych dotychczas z gumy
mo¿na z powodzeniem wytwarzaæ z TPE ze wzglêdu na
proste przetwórstwo i recykling odpadów bez zmian w³a�ci-
wo�ci materia³u [8,9]. Rozwój m.in. sprzêtu medycznego
spowodowa³, ¿e TPE o specyficznych w³a�ciwo�ciach s¹
materia³ami coraz bardziej poszukiwanymi przez konstruk-
torów jak i odbiorców (pacjentów) [8]. Jest to grupa polime-
rów, która znalaz³a szereg zastosowañ praktycznych, z
medycznymi w³¹cznie np.: polimery do rekonstrukcji tka-
nek miêkkich czy systemy kontrolowanego uwalniania le-
ków [9].

Budowa i w³a�ciwo�ci chrz¹stki.

Powierzchnie stawowe s¹ to idealnie g³adkie zakoñcze-
nia ko�ci pokryte chrz¹stk¹ stawow¹, bêd¹c¹ rodzajem
amortyzatora w stawie [10]. Chrz¹stka stawowa jest zwart¹
tkank¹ ³¹czn¹, równocze�nie sztywn¹ i elastyczn¹, która

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]. It is 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]. It is
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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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-

nie posiada naczyñ i zakoñczeñ nerwowych [10,11]. Od¿y-
wiana jest drog¹ dyfuzji substancji od¿ywczych z naczyñ
krwiono�nych ochrzêstnej otaczaj¹cej chrz¹stkê. Wykazu-
je ma³¹ intensywno�æ przemiany materii.

Zachowanie siê chrz¹stki stawowej determinowane jest
przez fizyczne w³a�ciwo�ci tkanki [10]. Fizykochemicznie,
chrz¹stka stawowa zachowuje siê jak sztywny biologiczny
hydro¿el [12]. Matryca chrz¹stki jest zbudowana z w³ókien
kolagenowych (50 - 60% ciê¿aru w stanie suchym tkanki),
proteoglikanów (30 - 50% ciê¿aru w stanie suchym tkanki)
oraz bia³ka kolagenowego i glikoproteidów [10]. Chrz¹stka
jest dwufazowym materia³em sk³adaj¹cym siê z fazy sta³ej
(oko³o 15 - 32%) i fazy p³ynnej (oko³o 68 - 85%). Faza sta³a
jest przewa¿nie kompozytem kolagenu i proteoglikanów.
W³ókna kolagenowe s¹ odpowiedzialne za rozci¹ganie i
�cinanie sztywnej chrz¹stki. Proteoglikany s¹ odpowiedzial-
ne za w³a�ciwo�ci biomechaniczne chrz¹stki przy �ciska-
niu. Faza p³ynna stanowi przede wszystkim wodê i dominu-
j¹ tu mechanizmy kontrolne �ci�liwo�ci tkanki [10]. Ogólne
w³a�ciwo�ci chrz¹stki zestawiono w TABELI 1.

Kiedy chrz¹stka jest �ciskana, woda jest z niej wyciska-
na, grubo�æ chrz¹stki zmniejsza siê i p³yn przecieka na ze-
wn¹trz matrycy. Woda wyciskana jest tak d³ugo, a¿ zosta-
nie osi¹gniêta równowaga naprê¿enia. Kiedy obci¹¿enie
usuwa siê, woda jest wci¹gana z powrotem do chrz¹stki.

Z innego punktu widzenia chrz¹stka stawowa jest struk-
turalnie niejednorodn¹ i wielowarstwow¹ tkank¹ z w³ókna-
mi wzmacniaj¹cymi strukturê kompozytu. Ten kompozyt
zbudowany jest z trzech warstw: powierzchniowej, �rodko-
wej i g³êbokiej. W ka¿dej z trzech warstw w³ókna kolageno-
we maj¹ inn¹ orientacje [10], co przedstawia RYS. 1.

Przyczyny i sposoby rekonstrukcji
chrz¹stki

Gdy mo¿liwo�ci przenoszenia obci¹¿eñ przez chrz¹st-
kê zostaj¹ przekroczone dochodzi do jej uszkodzenia i zwy-
rodnienia [10]. Wady stawowe chrz¹stki s¹ g³ównym pro-
blemem w chirurgii ortopedycznej, poniewa¿ uszkodzona
chrz¹stka ma ograniczon¹ zdolno�æ do samoregeneracji z
powodu nieobecno�ci unaczynienia i zakoñczeñ nerwowych
w tkance [13,14]. Konsekwencje tych uszkodzeñ maj¹
ogromne znaczenie spo³eczne i ekonomiczne [15].

Operacyjna interwencja zale¿y od objawów u pacjenta,
wieku, poziomu aktywno�ci, wielko�ci uszkodzenia i obej-
muje ona od klasycznego artroskopowego usuniêcia mar-
twych komórek z uszkodzonej tkanki do najbardziej po¿¹-
danego biologicznego podej�cia procedury autologicznej
transplantacji komórki [15].

Cecha 

Property 

Warto�æ 

Value 

Grubo�æ 
Thickness 

0,5 � 7,1 mm 

Uwodnienie kompozytu 
Water content 

do 80% 

Wytrzyma³o�æ na �ciskanie  
Compression strength 

0,1 � 2,0 MPa 

Wspó³czynnik Poissona 
Poisson coefficient 

0,2 

Przepuszczalno�æ  
Permeability 

5,0 x 10- 15 m4/Ns 

Wytrzyma³o�æ na rozci¹ganie  
Tensile strength 

14 � 25 MPa 

Wytrzyma³o�æ na sztywno�æ poprzeczn¹ 
Transverse Stiffness 

6 � 130 MPa 

 
TABELA 1. W³a�ciwo�ci chrz¹stki.
TABLE 1. Properties of cartilage.

RYS. 1. Budowa wewnêtrzna chrz¹stki stawowej.
FIG. 1. Internal structure of articular cartilage.
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Tradycyjne leczenie, maj¹ce na celu naprawienie uszko-
dzonej chrz¹stki obejmuje techniki alloplastyki i obcego
pochodzenia implanty oraz bardziej po¿¹dan¹ autologicz-
n¹ transplantacjê chondrocytów. Ten pierwszy sposób le-
czenia ograniczony jest dostêpno�ci¹ tkanki dawcy i za-
chorowalno�ci¹ miejsca dawcy, natomiast druga terapia
wymaga chirurgicznego usuniêcia zdrowej chrz¹stki i jest
ograniczona wielko�ci¹ uszkodzenia. Alternatyw¹ dla wy-
¿ej wymienionych metod leczenia jest d¹¿enie do rozwoju
biokompatybilnych, biodegraduj¹cych rusztowañ, na których
namna¿a siê komórki [13].

Materia³y polimerowe w rekonstrukcji
chrz¹stki

Hydro¿ele polimerowe
Interesuj¹cymi materia³ami do zastosowañ w rekonstruk-

cji chrz¹stki s¹ hydro¿ele polimerowe. Substancje te sk³a-
daj¹ siê z fazy sta³ej i p³ynnej. Faza sta³a, któr¹ s¹ polimery
hydrofilowe, stanowi rusztowanie dla fazy p³ynnej, któr¹ s¹
cz¹steczki wody. Hydro¿ele s¹ hydrofilnymi, trójwymiaro-
wymi sieciami, które wch³aniaj¹ du¿e ilo�ci wody (mo¿e
nawet stanowiæ 95% masy) lub biologicznych p³ynów
(RYS.2). Jest to cecha porównuj¹ca je do biologicznych tka-
nek ¿ywych [16]. Zdolno�æ wch³aniania p³ynów, bez trwa³ej
utraty kszta³tu i w³a�ciwo�ci mechanicznych, jest bardzo
istotn¹ cech¹ hydro¿eli spotykan¹ równie¿ w wielu orga-
nach naturalnych takich jak np.: miê�nie, �ciêgna, chrz¹st-
ki, jelita. Sorpcja wody przez hydro¿ele spowodowana jest
ich hydratacj¹. Brak rozpuszczalno�ci hydro¿elu wynika naj-
czê�ciej z istnienia wi¹zañ kowalencyjnych pomiêdzy po-
szczególnymi makrocz¹steczkami (hydro¿ele chemiczne),
choæ mog¹ to byæ równie¿ wi¹zania wodorowe lub oddzia-
³ywania elektrostatyczne (hydro¿ele fizyczne, pseudo¿ele).
Poniewa¿ woda i polimer wzajemnie siê przenikaj¹, nie mo¿-
na w spêcznianych hydro¿elach wyró¿niæ fazy zdyspergo-
wanej, w takim sensie, jak ma to miejsce w przypadku za-
wiesin czy emulsji [17].

Hydro¿ele s¹ hydrofilowymi sieciami polimerowymi mo-
g¹cymi zaabsorbowaæ wodê w ilo�ci tysi¹ckrotnie przewy¿-
szaj¹cej ich such¹ masê. Mog¹ byæ stabilne chemicznie,
ale tak¿e biodegradowaæ oraz rozpadaæ siê. Mog¹ one tak-
¿e przybieraæ rozmaite fizyczne formy tj.: uformowane sta-

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)(PEO). 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].

RYS. 2. Sieæ hydro¿elowa.
FIG. 2. Hydrogel network.
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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-

³e kszta³ty (soczewki kontaktowe), matryce ze sprasowa-
nego proszku (tabletki lub kapsu³ki doustne), mikrocz¹stki
(bioadhezyjne no�niki), pokrycia (na implanty lub pow³oki
na kapsu³ki i tabletki), membrany ("�cie¿ka", przez któr¹
nastêpuje transport leków), kapsu³ki dla p³ynów (¿ele wra¿-
liwe na podgrzewanie lub ch³odzenie) [18].
Poli(alkohol winylowy) PVA

Jednym z przedstawicieli hydro¿eli jest poli(alkohol wi-
nylowy) (PVA) otrzymywany w wyniku hydrolizy poli(octa-
nu winylu). W³a�ciwo�ci fizyczne i chemiczne poli(alkoholu
winylowego) zale¿¹ w znacznym stopniu od struktury wyj-
�ciowego poli(octanu winylu) oraz stopnia i warunków hy-
drolizy [19].

Hydro¿ele PVA posiadaj¹ trójwymiarow¹ otwart¹ struk-
turê cz¹steczkow¹. S¹ odporne na dzia³anie rozcieñczo-
nych kwasów, mocnych zasad i roztworów powszechnych
detergentów [19], doskonale za� rozpuszczaj¹ siê w wo-
dzie. Sieciowane chemicznie (g³ównie aldehydem glutaro-
wym) nie s¹ zbyt wytrzyma³e. Jedn¹ z metod poprawy w³a-
�ciwo�ci mechanicznych PVA jest ich sieciowanie fizyczne
i tworzenie tzw. krio¿eli (cryogels).

Krio¿ele z PVA przygotowuje siê przez wielokrotne po-
wtarzanie procesu zamra¿ania - topnienia i dehydratacjê w
pró¿ni. Modu³ elastyczno�ci tak przygotowanych materia-
³ów jest bliski warto�ci naturalnej chrz¹stki. Krio¿ele PVA
maj¹ niski modu³ elastyczno�ci, dobr¹ zgodno�æ biologicz-
n¹, doskona³¹ przezroczysto�æ. W hydro¿elach z PVA, cz¹-
steczki polimerowe stanowi¹ fazê ci¹g³¹, a cz¹steczki wody
s¹ w niej rozproszone [7].

Posiadaj¹ wysok¹ kompatybilno�æ do krwi. Stosowane
s¹ w badaniach nad rozwojem sztucznych chrz¹stek oraz
jako specjalne dyski miêdzykrêgowe. Umo¿liwiaj¹ one dy-
fuzjê i wymianê p³ynów wewn¹trzustrojowych, s¹ odporne
na obci¹¿enia, dobrze podtrzymuj¹ ciê¿ar. Stosowane s¹ u
pacjentów z wadami krêgos³upa i dolegliwo�ciami bólowy-
mi [20].
Hydro¿ele na bazie poli(glikolu etylenowego) PEG

Poli(glikol etylenowy)(PEG) charakteryzuje siê ni¿szym
ciê¿arem cz¹steczkowym w porównaniu do poli(tlenku ety-
lenu) (PEO). PEG tworzy kopolimery, w których ma cha-
rakter hydrofilowy. Jest szeroko stosowany w wielu biome-
dycznych aplikacjach z powodu jego sta³ych, wyró¿niaj¹-
cych siê fizyko-chemicznych i biologicznych w³a�ciwo�ci
takich jak hydrofilowo�æ, brak toksyczno�ci, antygeniczno�æ
i immunogeniczno�æ [21].

Poli(tlenek etylenu) o wysokich ciê¿arach cz¹steczko-
wych posiada ju¿ dosyæ d³ug¹ historiê w zastosowaniach
biomedycznych [18]. Jest nietoksycznym, rozpuszczalnym
w wodzie polimerem szeroko stosowanym g³ównie w prze-
my�le farmaceutycznym. Hydro¿elowy PEO znalaz³ zasto-
sowanie jako opatrunki i systemy dozowania leków. Kopo-
limery tlenku etylenu i tlenku propylenu, mog¹ byæ stoso-
wane jako wstrzykiwalne matryce w transplantacji chondro-
cytów [21].
Kopolimery poli(tlenku etylenu) i poli(tlenku propyle-
nu)

Pluronic i Poloksamer s¹ to nazwy handlowe trójbloko-
wych kopolimerów typu ABA zbudowanych z poli(tlenku
etylenu) (PEO) oraz poli(tlenku propylenu) (PPO) o wyso-
kich ciê¿arach cz¹steczkowych. S¹ to materia³y, których
interakcja z wod¹ mo¿e byæ kontrolowana przez ich sk³ad
oraz temperaturê [22].

Wodne roztwory tych kopolimerów wykazuj¹ interesu-
j¹cy fenomen agregacji pod wp³ywem temperatury, jako re-
zultat hydrofobowej natury bloków PPO. Przy niskiej tem-
peraturze i stê¿eniu kopolimery blokowe na bazie PEO i
PPO wystêpuj¹ w roztworze w postaci rozpuszczonych mo-
nomerów. Mog¹ one jednak pod wp³ywem zwiêkszonej tem-
peratury i ich stê¿enia organizowaæ siê w micele zbudowa-



32

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

ne z bloków kopolimerowych.
Roztwory kopolimerów posiadaj¹ bardzo dobre w³a�ci-

wo�ci termo¿eluj¹ce i bioadhezyjne i s¹ potencjalnie do-
brymi materia³ami w zastosowaniach medycznych i denty-
stycznych, np.: jako tkanka adhezyjna, czy wstrzykiwany
no�nik leków do powierzchni �luzówki [22].

Czas ¿elowania i w³a�ciwo�ci ¿eli mog¹ zale¿eæ od ciê-
¿aru cz¹steczkowego, grup funkcyjnych i stopnia usiecio-
wania podczas ich syntezy. Kinetyka ¿elowania mo¿e byæ
kontrolowana przez stê¿enie monomerów, typy monome-
rów, koncentracjê i typy inicjatorów, pH i temperaturê. Nie-
które formy s¹ twarde i silnie spêcznione w obecno�ci wody
oraz stabilne przez d³u¿szy czas [22].

Trójblokowe kopolimery PEO-PPO-PEO s¹ szeroko sto-
sowane w ró¿nych dziedzinach przemys³u takich jak np.
biotechnologiczny czy farmaceutyczny z powodu ich uni-
kalnych w³a�ciwo�ci powierzchniowych, niskiej toksyczno-
�ci i minimalnej odpowiedzi immunologicznej organizmu
[22].

Polimery bioresorbowalne
Metody in¿ynierii tkankowej opieraj¹ siê g³ównie na ma-

nipulacji komórkami, czynnikami wzrostowymi oraz pod³o-
¿ami bêd¹cymi rusztowaniem dla nowopowstaj¹cej tkanki
lub sposobem na ich wszczepienie w miejsce odtwarzanej
tkanki [11].

Tkanka chrzêstna mo¿e byæ równie¿ otrzymywana przy
zastosowaniu technik in¿ynierii tkankowej, ale idealne rusz-
towanie dla chrz¹stki nie zosta³o jeszcze zidentyfikowane.
Potencjalnie, takie rusztowania mo¿na produkowaæ z bio-
degraduj¹cych elastomerowych poliuretanów, których kom-
patybilno�æ z ró¿nymi tkankami i komórkami szeroko udo-
kumentowano [16]. Biodegraduj¹ce porowate rusztowania
poliuretanowe charakteryzuj¹ siê wysok¹ stymulacj¹ osa-
dzania siê komórek na pod³o¿u, ich wzrostu i biosyntetycz-
nej aktywno�ci stawowych chondrocytów i utrzymaniem
ró¿norodnych fenotypów. Jest to spowodowane korzystny-
mi w³a�ciwo�ciami mechanicznymi, trwa³o�ci¹, elastyczno-
�ci¹, i skontrolowan¹ hydrofobowo�ci¹ powierzchni poliure-
tanowego rusztowania. W dodatku, biodegradowalny poli-
uretan wykazuje stosunkowo niskie tempo degradacji in vi-
tro, które mo¿e byæ zgodne z niskim tempem zmian tkanki
chrzêstnej [16].

Obecne badania dowodz¹, ¿e trójwymiarowe, porowa-
te rusztowania przygotowane z liniowych, biodegraduj¹cych
poliuretanów mog¹ mieæ zastosowanie jako no�nik w
chrz¹stkowej in¿ynierii tkankowej, chocia¿ nie jest to ideal-
ne rusztowanie [16].

Wiele aktualnych badañ skupia siê na wspó³dzia³aniu
chondrocytów z biodegraduj¹cymi 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 w³a�ciwo-
�ci tych polimerów, takie jak zdolno�æ do �ciskania s¹ po-
dobne do normalnej wo³owej chrz¹stki. PLLA jest bardziej
hydrofobowy ni¿ PGA i materia³ ten jest mniej krystaliczny
oraz wolniej degraduje. Jednak podobnie do chrz¹stki, któ-
ra jest szklista, charakteryzuje siê wysok¹ krystaliczno�ci¹
[23].

Z doniesieñ literaturowych wynika, ¿e kwas hialurono-
wy (HA) mo¿e byæ immobilizowany na powierzchni makro-
porów rusztowania PLGA. Unieruchomienie HA stwarza nie
tylko optymalne �rodowisko dla wzrostu chondrocytów, ale
te¿ zapobiega odró¿nicowaniu chondrocytów [24].

Opisano równie¿ charakterystykê materia³ów, w których
zastosowano mikrosfery PLGA. Charakterystyki chrzêstno-
podobnej tkanki na bazie uk³adu mikrosfery PLGA-chon-
drocyt in vitro wykazuj¹ w³a�ciwo�ci bardzo zbli¿one do
naturalnej tkanki i mog¹ znale�æ zastosowanie w in¿ynierii

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].

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].

RYS. 3. Schemat budowy fazowej kopolimeru
blokowego o w³a�ciwo�ciach elastotermoplasty-
cznych.
FIG. 3. The schematic structure of block copolymer
with properties of thermoplastic elastomer.
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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].

tkankowej do innych typów tkanek [25].

Elastomery termoplastyczne
Interesuj¹c¹ grup¹ materia³ów o ciekawych w³a�ciwo-

�ciach s¹ elastomery termoplastyczne (TPE). Nazw¹ t¹
okre�la siê polimery o specyficznych w³a�ciwo�ciach wyni-
kaj¹cych z braku wspó³mieszalno�ci pomiêdzy segmenta-
mi buduj¹cymi fazê sztywn¹ i fazê giêtk¹. Faza sztywna
nadaje materia³owi du¿¹ wytrzyma³o�æ mechaniczn¹ i wp³y-
wa na jego warunki przetwórcze, faza giêtka natomiast
wp³ywa na elastyczno�æ i zdolno�æ do du¿ych odkszta³ceñ
wzglêdnych charakterystycznych dla elastomerów [9].

W³a�ciwo�ci elastyczne i jednocze�nie termoplastycz-
ne TPE wynikaj¹ z ich budowy molekularnej i specyficznej
struktury nadmolekularnej, w tym morfologicznej [26]. Dziêki
mo¿liwo�ciom regulacji udzia³u fazy sztywnej i giêtkiej na
etapie syntezy, polimery TPE mo¿na otrzymywaæ o w³a�ci-
wo�ciach od sztywnych termoplastów do materia³ów kau-
czuko-podobnych [9].

Charakterystyczn¹ cech¹ budowy kopolimerów jest zdol-
no�æ do tworzenia przez bloki sztywne, w wyniku ró¿nego
rodzaju oddzia³ywañ miêdzycz¹steczkowych, tzw. "fizycz-
nych wêz³ów sieci" [27, 28]. Schemat budowy fazowej ko-
polimeru blokowego o zdolno�ciach do krystalizacji segmen-
tów sztywnych przedstawia na RYS. 3. Kopolimery triblo-
kowe maj¹ budowê liniow¹ lub gwia�dzist¹ (radialn¹). Jako
sk³adniki uk³adów elastotermoplastycznych stosowane s¹
czêsto kopolimery szczepione. Kopolimery multiblokowe
mog¹ mieæ równie¿ budowê liniow¹ lub rozga³êzion¹.

W zale¿no�ci od chemicznej natury bloków, w struktu-
rze elastomerów blokowych mog¹ wystêpowaæ dwie fazy
amorficzne, faza amorficzna i krystaliczna (semikrystalicz-
na) lub amorficzna i pseudokrystaliczna [29]. Bloki sztywne
s¹ zdolne do krystalizacji (PBT) lub s¹ szkliste (PS). Nato-
miast bloki giêtkie nadaj¹ polimerowi charakter elastyczny i
s¹ czêsto bezpostaciowe (amorficzne) [30].

Jako segmenty giêtkie, najczê�ciej stosuje siê alifatycz-
ne: polietery, poliestry, poliwêglany, oligomery dimeryzo-
wanych kwasów t³uszczowych, poliolefiny i polidieny. Seg-
mentami twardymi s¹ najczê�ciej bloki aromatycznych po-
liestrów (PBT), polistyrenowe (PS), poliuretanowe (PU), po-
liamidowe (PA), itp. [30, 31].
Medyczne poliuretany

Zastosowanie materia³ów polimerowych do rekonstruk-
cji i zastêpowania tkanek miêkkich przyci¹ga znaczn¹ uwa-
gê spowodowan¹ szerok¹ rozpiêto�ci¹ zmian struktury i
budowy w polimerach takich jak poli(tetrafluoroetylen), mul-
tiblokowe poliuretany lub poli(siloksany). Syntetyczne poli-
mery stanowi¹ najobszerniejsz¹ i najbardziej zró¿nicowa-
n¹ klasê dostêpnych biomateria³ów. Wiele czynników prze-
mawia za stosowaniem ich w medycynie.

Najstarszymi opisanymi przedstawicielami TPE s¹ mul-
tiblokowe poliuretany, które znalaz³y szereg zastosowañ w
medycynie. Otrzymuje siê je w wyniku prostej reakcji po-
liaddycji. S¹ materia³ami o doskona³ej zgodno�ci do tkanek
i krwi. Charakteryzuj¹ siê dobr¹ elastyczno�ci¹, trwa³o�ci¹
i wytrzyma³o�ci¹ zmêczeniow¹. Nadaj¹ siê na implanty, któ-
re mog¹ przebywaæ w ciele przez kilka lat [9].
Multiblokowe poli(alifatyczno/aromatyczne-estry) (PED)

Kopolimery PED s¹ elastomerami termoplastycznymi,
w których sk³ad wchodzi segment sztywny zbudowany z
PBT oraz segment giêtki tworzony przez dimeryzowany
kwas t³uszczowy (DFA), jakim jest kwas dilinoleinowy [8].
Segmenty te s¹ u³o¿one naprzemiennie tak jak ilustruje to
RYS. 4.

Poliestry te s¹ "fizycznie usieciowane" i mog¹ byæ pro-
jektowane "na miarê" dziêki mo¿liwo�æ zmiany zawarto�ci
segmentów giêtkich i sztywnych (od 26 do 74 % wag.) pro-

RYS. 4. Schemat budowy kopolimerów di- (AB), tri-
(ABA) i multiblokowych (AB)n;
1 - makrocz¹steczki liniowe, 2 - gwia�dziste, 3 -
szczepione i 4 - rozga³êzione
FIG. 4. Schematic  structure of di-(AB), tri-(ABA)
and multioblock (AB)n  copolymers
1 - linear, 2 - star-shape, 3 - grafted, 4 - branched
macromolecules.



34

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

 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.

wadz¹c do otrzymywania materia³ów od pó³sztywnych do
kauczuko-podobnych (74% wag. segmentu giêtkiego).

W stanie sta³ym kopolimery PED zbudowane s¹ z dwu
faz: krystalicznej i amorficznej. Segmenty sztywne s¹ zbu-
dowane przede wszystkim z fazy semikrystalicznej. Giêtkie
segmenty s¹ wy³¹cznie obszarami amorficznymi odpowie-
dzialnymi za w³a�ciwo�ci elastyczne.

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

PED nale¿¹ do termoplastycznych elastomerów polie-
strowych o wysokiej odporno�ci termicznej dziêki zastoso-
waniu DFA i s¹ hydrofobowe. Najnowsze badania wykaza³y,
¿e s¹ to materia³y biozgodne z ¿ywymi tkankami, a odpo-
wiednio modyfikowane wykazuj¹ równie¿ bioaktywno�æ [9].

Podsumowanie

Stosowane obecnie metody rekonstrukcji tkanek, opar-
te g³ównie na przeszczepianiu dojrza³ych komórek w pro-
cesie rekonstrukcji chrz¹stki stawowej, wymagaj¹ce stoso-
wania odró¿nicowania i nastêpnie ponownego ró¿nicowa-
nia komórek, wi¹¿¹ siê z wieloma ograniczeniami i nie za-
pewniaj¹ zawsze idealnej odbudowy naturalnej tkanki.

Mechaniczne w³a�ciwo�ci hydro¿eli s¹ generalnie s³a-
be. W kilku pracach porównywano hydro¿ele do tkanek bio-
logicznych i okre�lano parametry krytyczne dla modyfikacji
w³a�ciwo�ci mechanicznych. Ciekaw¹ grup¹ materia³ów wy-
korzystywan¹ w biomedycznych zastosowaniach s¹ elasto-
mery. Ich zalet¹ jest mo¿liwo�æ projektowania w³a�ciwo�ci
ju¿ na etapie syntezy.

Jak dot¹d nie znaleziono materia³u, który móg³by w pe³ni
zast¹piæ chrz¹stkê stawow¹. Problem stanowi równie¿ przy-
czepno�æ tych materia³ów. Przyczepno�æ materia³u do ko�ci
i tkanek chrz¹stki bêdzie prze³omow¹ kwesti¹ i daleko id¹ce
badania odkrywaj¹ce architekturalny efekt modyfikacji po-
wierzchni na adhezjê komórek i integracjê z ¿yw¹ tkank¹
mog¹ siê staæ prze³omowe. Naturalna tkanka chrzêstna jest
trójwarstwowa dlatego kolejne badania powinny i�æ w kie-
runku utworzenia sztucznej chrz¹stki o takiej budowie.

RYS. 5. Schemat budowy kopolimerów PED.
FIG. 5. Schematic structure of PED copolymers.
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Streszczenie

Mimo stosowania wielu materia³ów pochodzenia
naturalnego i syntetycznego  w rekonstrukcji �ciêgna,
¿aden ze sposobów leczenie nie prowadzi do pe³ne-
go odtworzenia jego funkcji. Celem badania by³a oce-
na wybranych parametrów lokomocyjnych i efektów
fizjoterapeutycznych pacjenta po rekonstrukcji uszko-
dzonego �ciêgna Achillesa za pomoc¹ nici wêglowych.
Pacjent po rekonstrukcji zerwanego �ciêgna Achille-
sa niæmi wêglowymi. Przeprowadzono analizê trójwy-
miarow¹ stosuj¹c system Vicon 250. Badania zosta³y
wykonane bezpo�rednio po usuniêciu opatrunku gip-
sowego i w okresie po intensywnej fizjoterapii. Anali-
zowano zmiany k¹towe g³ównych stawów koñczyn
dolnych. Parametry normalizowano wzglêdem poje-
dynczego cyklu krokowego i odnoszono do fizjologicz-
nych parametrów fizjologicznego chodu osób zdro-
wych. Obserwowano znacz¹c¹ dysfunkcjê uk³adu
kostno-miê�niowego w okresie bezpo�rednio po usu-
niêciu opatrunku i wyra�n¹ poprawê lokomocji po in-
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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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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.  Its 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
graft including 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-
bon sutures.

tensywnej terapii. Po intensywnej rehabilitacji kinema-
tyczne parametry pracy stawu skokowego i kolano-
wego by³y porównywalne z norma biomechaniczn¹.
Odpowiednia procedura chirurgiczna i intensywny
program leczenia poprzez terapiê ruchow¹ prowadz¹-
ce do szybkiego przewrócenia funkcji koñczyn i unik-
niêcie pog³êbienia siê patologicznego charakteru cho-
du powinny byæ podstaw¹ w leczeniu zerwanego �ciê-
gna Achillesa.

S³owa kluczowe: �ciêgno Achillesa, trójwymiaro-
wa analiza ruchowa, niæ wêglowa, fizjoterapia
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),35-42]

Wprowadzenie

Mimo, ¿e �ciêgno Achillesa nale¿y do  najsilniejszych
�ciêgien w organizmie cz³owieka, przypadki jego zerwania
s¹ stosunkowo czêste.  Ulega zerwaniu przy rozci¹ganiu w
zakresie obci¹¿eñ od 2000N do 3500N. Ca³kowicie zerwa-
ne �ciêgno Achillesa wymaga zszycia przy u¿yciu materia-
³ów syntetycznych lub naturalnych. Zerwane �ciêgno defi-
niuje siê jako uraz, który trwa od kilku dni do tygodni i dla
odtworzenia jego naturalnych funkcji jego koñce nie mo¿na
bezpo�rednio ponownie z³¹czyæ w jedna ca³o�æ z³¹czyæ bez
u¿ycia przeszczepów (allograft, autograft) lub materia³ów
syntetycznych (siatka Marlex, Kolagen, Wêgiel, Polilaktyd,
Dakron, Nylon it.p.) [1, 2].

Wykorzystanie przeszczepów naturalnych wi¹¿e siê z
szeregiem ograniczeñ, do których nale¿y nadmierna roz-
ci¹gliwo�æ, niewystarczaj¹ce cechy wytrzyma³o�ciowe, os³a-
bienie zdolno�ci ruchowych w innym stawie [3, 4]. Protezy
syntetyczne wytwarzane z resorbowalnych i nieresorbowa-
nych materia³ów s¹ tak¿e czêsto stosowane do odtworze-
nia funkcji chorego lub zerwanego �ciêgna. Mimo bogac-
twa materia³ów pochodzenia naturalnego i syntetycznego
w rekonstrukcji �ciêgna, ¿aden sposób nie prowadzi do od-
tworzenia pierwotnych funkcji tzn. do stanu, w którym no-
wopowsta³a tkanka zachowuje siê jak pierwotna [3, 4, 5, 7].
Nowsze sposoby w naprawie lub zastêpowaniu uszkodzo-
nego �ciêgna zwi¹zane s¹ z u¿yciem materia³u protetycz-
nego  jako pod³o¿a, które aktywnie reaguje z ¿ywym oto-
czeniem w odbudowie wysoko-anizotropowej tkanki kola-
genowej. Metody takie wykorzystuj¹ zarówno materia³y bio-
logiczne jak i syntetyczne, które mog¹ dzia³aæ jako sta³e
lub tymczasowe (bioresorbowalne) pod³o¿a. In¿ynieria tkan-
kowa w odniesieniu do zastêpowania lub naprawy �ciêgna
wykorzystuje ró¿norodne matryce pod³o¿owe zasiedlone od-
powiednimi komórkami w celu u³atwienia procesów rege-
neracyjnych [8, 9].

Wiele ró¿norodnych materia³ów i technik wykorzystano
w chirurgii �ciêgna, a dotychczasowe wyniki publikowanych
badañ wskazuj¹ na ró¿ny stopieñ sukcesu [10.11.12]. W³ók-
na wêglowe w formie protez zosta³y po raz pierwszy zasto-
sowane w roku 1977 do rekonstrukcji �ciêgna u zwierz¹t
eksperymentalnych [13,14]. Do�wiadczenia te wykaza³y, ¿e
w³ókna wêglowe w formie wst¹¿ek dzia³a³y jako pod³o¿a, w
obrêbie których narasta³a gêsta w³óknista tkanka, maj¹ca
zbli¿on¹ charakterystykê do �ciêgna w pe³ni rozwiniêtego.
Od tej pory wielu  pacjentów poddano operacjom rekon-
strukcji i zast¹pienia wiêzade³ przy�rodkowych, pobocznych,
kruczo-obojczykowych i obojczykowych za pomoc¹ protez
wykonanych z w³ókien wêglowych w formie  plecionek [15,
16].

W Katedrze Biomateria³ów Akademii Górniczo-Hutniczej
w Krakowie opracowano w³ókna wêglowe dla medycyny  w
formie nici i protez, które zosta³y wprowadzone w ograni-
czonej skali do praktyki klinicznej pocz¹wszy w 1982 roku.
Po raz pierwszy wykorzystano je do rekonstrukcji �ciêgien
Achillesa i wiêzade³ [17].
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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 0o 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 11o 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

Praca niniejsza przedstawia wyniki badañ dotycz¹ce para-
metrów kinematycznych chodu i efektów fizjoterapii  pacjenta
po rekonstrukcji zerwanego  �ciêgna Achillesa niæmi wê-
glowymi na podstawie trójwymiarowej analizy ruchu 3D.

Materia³ i metoda

Badania przeprowadzono u pacjenta operowanego dwu-
krotnie w wyniku zerwania �ciêgna Achillesa. Przyczyn¹
pierwszego zerwania �ciêgna dolnej prawej koñczyny by³o
uderzenie w metalow¹ zaporê parkingow¹, natomiast ko-
lejne nast¹pi³o w wyniku upadku spowodowanego zas³ab-
niêciem. Zerwane �ciêgno zosta³o zszyte za pomoc¹ w³ó-
kien wêglowych przygotowanych w formie nici. Dwa roz-
dzielone koñce zerwanego �ciêgna zosta³y z³¹czone za
pomoc¹ 12 równolegle wszytych fragmentów nici wêglowej
wzd³u¿ osi �ciêgna. Taka technikê operacyjna zastosowa-
no u 37 pacjentów. Charakterystyka mechaniczna zasto-
sowanych nici wêglowych podana jest w TABELI 1.

Badanie wykonano dwukrotnie. Pierwszy eksperyment
przeprowadzono po 6 tygodniach od operacji, a nastêpny
po zakoñczeniu 10-tygodniowego cyklu rehabilitacyjnego.
Pierwszy mia³ na celu stwierdzenie aktualnego stanu funk-
cjonalnego koñczyny operowanej i nieoperowanej i poszu-
kanie wyra�nych ró¿nic pomiêdzy warto�ciami parametrów
biomechanicznych - charakteryzuj¹cych obie koñczyny - a
�rednimi warto�ciami tych parametrów, zarejestrowanymi
w grupie osób zdrowych w podobnym wieku. Za³o¿ono bo-
wiem, ¿e mo¿na siê spodziewaæ w ruchu koñczyny zdrowej
wyst¹pienia zjawiska kompensacji dysfunkcji koñczyny ope-
rowanej. Dokonano tak¿e oceny wp³ywu pracy wspomnia-
nego uk³adu biomechanicznego na funkcjonowanie pozo-
sta³ych czê�ci ³añcuchów biokinematycznych koñczyn dol-
nych (staw kolanowy).

Osoba badana sz³a z naturaln¹ prêdko�ci¹ (pierwsze ba-
danie 1,16 m/s, drugie badanie l,39 m/s). Wyniki badañ uzy-
skano za pomoc¹ systemu do trójwymiarowej analizy ruchu
3D "Vicon 250" [18]. Do analizy wykorzystano �rednie warto-
�ci parametrów z kilku cykli chodu z ustabilizowan¹ prêdko-
�ci¹ [19]. Wyniki pacjenta przedstawiono na tle normy bio-
mechanicznej chodu, zarejestrowanej w grupie 50 zdrowych
osób (�rednia wieku x=30 lat), bez schorzeñ neurologicznych
i urazów ortopedycznych. Normê przedstawiono w postaci
�rednich warto�ci parametrów i wstêgi podwójnego odchyle-
nia standardowego (double standard deviation), charaktery-
zuj¹cej zmienno�æ wyników w tej grupie.

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

Pierwszy etap usprawniana rozpoczêto bezpo�rednio
po operacji i unieruchomieniu koñczyny w gipsie udowym
na 4 tygodnie, przy ustawieniu stopy pod k¹tem 0o wg SFTR
[21] i zgiêtym stawie kolanowym pod k¹tem 15°-30°. Ce-
lem terapii by³o zapobieganie zanikom masy miê�niowej i
os³abieniu si³y miê�nia czworog³owego uda oraz miê�nia
po�ladkowego wiêkszego.

Wyniki

Wyniki pacjenta przedstawiono na tle przebiegów war-
to�ci �rednich i wstêgi rozproszenia wyników w grupie osób
zdrowych. Je�li wykresy indywidualnych przebiegów zmian
k¹towych znajduj¹ siê poza obszarem wstêgi ±2s, to �wiad-
czy o patologii ruchu [22].

Na RYS. 1 i 2 zamieszczono zmiany k¹towe w stawach
skokowych obu koñczyn w p³aszczy�nie strza³kowej, uzy-
skane w pierwszym i drugim badaniu.

W pierwszym badaniu zaobserwowano wyra�ne wyd³u-



38

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

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
16o) 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.

¿enie fazy amortyzacji koñczyny operowanej z jednocze-
snym brakiem zgiêcia podeszwowego stopy w fazie odbi-
cia. Zakres zmian k¹towych w p³aszczy�nie strza³kowej by³
mniejszy o ok. 11o od �redniej warto�ci w grupie kontrolnej.
Efektem kompensacyjnej pracy koñczyny nieoperowanej
by³o wyd³u¿enie jej fazy podporu (opó�nienie fazy odbicia)
o ok. 10% (RYS. 1). Pacjent wyra�nie skraca³ fazê wyma-
chu (faza jednopodporowa) ze wzglêdu na s³ab¹ stabiliza-
cjê stawu skokowego po zdjêciu opatrunku gipsowego.

Po intensywnej rehabilitacji wykonano drugie badanie,
w którym stwierdzono ju¿ tylko nieznaczne wyd³u¿enie fazy
amortyzacji koñczyny operowanej. Pojawi³o siê wyra�ne
zgiêcie podeszwowe stopy koñczyny operowanej w fazie
odbicia (ok. 16o), co �wiadczy o powrocie podstawowej funk-
cji miê�nia triceps surae. Pozosta³a nieznacznie wyd³u¿o-
na faza podporu obu koñczyn o ok. 4% w stosunku do nor-
my biomechanicznej (RYS. 2).

W p³aszczy�nie czo³owej w pierwszym badaniu zwró-
cono uwagê na przywiedzeniowe ustawienie stopy koñczy-
ny operowanej w chwili postawienia piêty na pod³o¿u oraz
ponadnormatywne warto�ci zmian k¹towych w kierunku
przywiedzenia stóp w fazie podporu (znacznie wyra�niej-
sze w koñczynie operowanej).

W drugim badaniu utrzymywa³o siê przywiedzeniowe
ustawienie stopy koñczyny operowanej w momencie po-
stawienia piêty na pod³o¿u, jednak zmniejszy³o siê ono z 6°
do 2,5°. Porównuj¹c RYSUNKI 3 i 4, zauwa¿ono zbli¿enie
do normy krzywej zmian k¹towych w koñczynie operowa-
nej, z bardzo wyra�nie zarysowanym ponadnormatywnym
drugim szczytem przywiedzeniowym, który wyst¹pi³ w fa-
zie przenoszenia koñczyny.

Kompensacyjny charakter pracy koñczyny nieoperowa-

 

RYS. 1. Zmiany k¹towe w stawie skokowym w
p³aszczy�nie strza³kowej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wyników grupy kontrolnej.
FIG. 1. Angular changes in ankle joints within the
range of dorsi-plantar flexion in the sagittal plane,
in first of  research.

RYS. 2. Zmiany k¹towe w stawie skokowym w
p³aszczy�nie strza³kowej w badaniu po
usprawnianiu na tle wyników grupy kontrolnej.
FIG. 2. Angular changes in ankle joints within the
range of dorsi plantar flexion in the sagittal plane,
in second of  research.

RYS. 3. Zmiany k¹towe w stawie skokowym w
p³aszczy�nie czo³owej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wyników 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. 4. Zmiany k¹towe w stawie skokowym w
p³aszczy�nie czo³owej w badaniu po usprawnianiu
na tle wyników 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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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).

nej zosta³ zachowany, co uwidoczni³o siê du¿ym przywie-
dzeniem stopy w fazie odbicia, które wynios³o ok. 7° (�red-
nia w grupie kontrolnej ok. 1,5°).

W p³aszczy�nie poprzecznej w stawie skokowym dol-
nym, w pierwszym badaniu zmiany k¹towe charakteryzo-
wa³y siê przesuniêciem zakresu w obu stopach w kierunku
nawrócenia w ca³ym cyklu chodu o ok. 15° w stosunku do
�redniej warto�ci w grupie kontrolnej oraz wyra�n¹ prona-
cj¹ stopy koñczyny nieoperowanej w koñcowej fazie prze-
niesienia (RYS.5).

W drugim badaniu nadal widoczna by³a ponadnorma-
tywna pronacja stopy koñczyny operowanej, g³ównie w fa-
zie podporu oraz w koñcowej fazie przeniesienia - maksy-
malny k¹t rotacji wyniós³ 43°. Koñczyna nieoperowana wy-
kazywa³a normatywny charakter zmian k¹towych w fazie
kontaktu stopy z pod³o¿em (RYS.6).

Widoczne by³y równie¿ obszary dysfunkcji w stawach
kolanowych w p³aszczy�nie strza³kowej. W pierwszym ba-
daniu (RYS.7) stwierdzono zaburzony aktywny ruch pro-
stowania stawu kolanowego w fazie odbicia, mniejsze i opó�-
nione zgiêcie obu kolan w fazie przeniesienia oraz niewiel-
kie przesuniêcie zakresu zmian k¹towych w kolanie koñ-
czyny nieoperowanej w kierunku wyprostu w ca³ym cyklu
chodu.

W ponownym badaniu po rehabilitacji zaobserwowano
brak wyra�nych odchyleñ od normy w obrêbie stawów ko-
lanowych obu koñczyn, tj. minimaln¹ asymetriê w poszcze-
gólnych fazach cyklu chodu w obu koñczynach (RYS.8).

Dyskusja

W pierwszym badaniu po operacji pacjenta zidentyfiko-
wano wyra�ne patologiczne wzorce chodu. Polega³y one
na ograniczeniu zgiêcia podeszwowego stopy w fazie odbi-
cia o ok. 11° w stosunku do �redniej warto�ci w grupie kon-
trolnej, znacznym wyd³u¿eniu fazy amortyzacji koñczyny
operowanej, ponadnormatywnym przywiedzeniowym i pro-
nacyjnym ustawieniu stopy koñczyny operowanej w ca³ym
cyklu chodu. Takie ustawienie stopy jest konsekwencj¹
os³abienia miê�ni  odpowiadaj¹cych za stabilizacje stawu
skokowego w czasie chodu we wszystkich p³aszczyznach
ruchu.

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

Patologiczna chwiejno�æ ruchów by³a równie¿ widocz-
na w pracy koñczyny nieoperowanej, która wykonywa³a pra-
cê kompensacyjn¹. Przejawia³a siê ona g³ównie wyd³u¿e-
niem fazy podporu (ok. 10%) oraz wyst¹pieniem podob-
nych ruchów stopy w p³aszczy�nie czo³owej i poprzecznej
jak w koñczynie operowanej (ponadnormatywne przywie-

RYS. 8. Zmiany k¹towe w stawie kolanowym w
p³aszczy�nie strza³kowej w badaniu po
usprawnianiu na tle wyników grupy kontrolnej.
FIG. 8. Angular changes in knee joints within the
range of flexion and extension in the sagittal plane,
in second of  research.

RYS. 6. Zmiany k¹towe w stawie skokowym w
p³aszczy�nie poprzecznej w badaniu po
usprawnianiu na tle wyników grupy kontrolnej
FIG. 6. Angular changes in ankle joints within the
range of rotation in the transverse plane, in second
of  research.

 

RYS. 7. Zmiany k¹towe w stawie kolanowym w
p³aszczy�nie strza³kowej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wyników grupy kontrolnej.
FIG. 7. Angular changes in knee joints within the
range of flexion and extension in the sagittal plane,
in first of  research.

RYS. 5. Zmiany k¹towe w stawie skokowym w
p³aszczy�nie poprzecznej w badaniu przed
usprawnianiem na tle wyników grupy kontrolnej.
FIG. 5. Angular changes in ankle joints within the
range of rotation in the transverse plane, in first of
research.
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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. Chwa³a 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
changeable speed and slope. The results of the research
performed immediately after removing the plaster cast, i.e.

dzenie i pronacja stopy). Ograniczony by³ te¿ zakres ruchu
stawu kolanowego w fazie przeniesienia.
Po okresie intensywnej fizjoterapii zaobserwowano zbli¿e-
nie warto�ci parametrów kinematycznych pracy stawów
skokowego i kolanowego do normy biomechanicznej.
Stwierdzono wyra�ne zwiêkszenie zgiêcia podeszwowego
stopy koñczyny operowanej o ok. 16°, co �wiadczy o po-
prawieniu funkcji miê�ni zginaj¹cych podeszwowo stopê,
wspó³pracuj¹cych ze �ciêgnem Achillesa. Jest to szczegól-
nie wa¿ne w kontek�cie odci¹¿enia w pracy miê�nia soleus
przez przejmuj¹ce powoli swoje funkcje g³owy miê�nia ga-
strocnemius.

Na korzy�æ zmieni³ siê stosunek fazy podporu do fazy
wymachu w ca³ym cyklu chodu. Faza podporu uleg³a skró-
ceniu, za� faza wymachu wyd³u¿eniu.

Wraz z powrotem do prawid³owej pracy stawów skoko-
wego i kolanowego koñczyny operowanej zmniejszy³o siê
równie¿ kompensacyjne obci¹¿enie koñczyny nieoperowa-
nej. Warto�ci parametrów k¹towych powróci³y w obszar
wstêgi podwójnego odchylenia standardowego.

Przedstawione powy¿ej wyniki badañ pozwalaj¹ na
stwierdzenie, ¿e pomimo 2-krotnego zerwania �ciêgna Achil-
lesa koñczyny dolnej prawej u osobnika w wieku 37 lat z
ponad - przeciêtn¹ - jak na ten wiek - mas¹ cia³a (105 kg) i
tym samym 2-krotnego zespolenia �ciêgna w³óknami wê-
glowymi w nied³ugim odstêpie czasu (2 miesi¹ce), da siê
zauwa¿yæ, ¿e po zastosowaniu u badanego modelu uspraw-
niania zaproponowanego przez autorów niniejszej publika-
cji, wszystkie badane parametry chodu, oceniane na tle pa-
rametrów charakteryzuj¹cych  chód fizjologiczny zdrowych
osób, wróci³y do normy. Wydaje siê, ¿e przyczyn¹ tego sta-
nu rzeczy by³o szybkie wdro¿enie leczenia operacyjnego
materia³em wêglowym z relatywnie krótkim czasem unieru-
chomienia (5 tygodni) i wczesne rozpoczêcie w³a�ciwie ukie-
runkowanej rehabilitacji.

Niniejsze opracowanie jest kontynuacj¹ cyklu badaw-
czego autorów, który datuje siê na rok 2000. Chwa³a i wsp.
[23], dokonuj¹c analizy aktywno�ci bioelektrycznej miê�ni
trójg³owych ³ydki po rekonstrukcji w³óknami wêglowymi prze-
rwanego �ciêgna Achillesa, podczas ruchów lokomocyjnych
na bie¿ni o zmiennej prêdko�ci i k¹cie nachylenia stwier-
dzili podobne zale¿no�ci. Wyniki badañ przeprowadzonych
tu¿ po zdjêciu po 5 tygodniach  gipsu wskazywa³y na istnie-
nie istotnych statystycznie ró¿nic pomiêdzy �rednimi war-
to�ciami badanych parametrów w miê�niach koñczyn ope-
rowanych i nieoperowanych.W miarê up³ywu czasu od
momentu zdjêcia opatrunku gipsowego mo¿na by³o zauwa-
¿yæ wystêpowanie istotnych zwi¹zków pomiêdzy aktywno-
�ci¹ ruchow¹ podejmowana przez pacjentom a warto�cia-
mi zmierzonych biopotencja³ów (notowano coraz lepsz¹
ekonomikê pracy miê�ni).

W roku 2001 Chwa³a i wsp. [24] dokonali kolejnej anali-
zy biomechanicznej u pacjentów po chirurgicznym zszyciu
w³óknami wêglowymi przerwanego �ciêgna Achillesa. Tym
razem przeprowadzali pomiary: maksymalnych momentów
si³ miê�niowych miê�ni trójg³owych ³ydki w warunkach sta-
tyki z wykorzystaniem pozycji standardowych, szybko�ci
rekrutacji jednostek motorycznych miê�ni trójg³owych ³ydki
do pracy w próbie skurczu izometrycznego i odporno�ci na
zmêczenie wymienionych wy¿ej miê�ni w próbie 20- se-
kundowego skurczu izometrycznego o maksymalnej inten-
sywno�ci.

Istotne statystycznie ró¿nice pomiêdzy �rednimi warto-
�ciami parametrów w miê�niach koñczyn operowanych i
nieoperowanych ww. autorzy odnotowali w przypadku
zmiennych charakteryzuj¹cych poziom mo¿liwo�ci si³owych
i prêdko�ci skurczu, nieistotne natomiast okaza³y siê ró¿ni-
ce w odporno�ci na zmêczenie.
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W miarê up³ywu czasu od operacji i coraz wiêkszego
stopniowanego obci¹¿ania pacjentów wysi³kami stwierdzili
wyrównywanie ró¿nic pomiêdzy koñczynami operowanymi
a nieoperowanymi w zakresie mo¿liwo�ci si³owych. Ca³y
czas notowali dysproporcje w zakresie maksymalnej prêd-
ko�ci skurczu miê�ni, co mog³o byæ przejawem zmniejsze-
nia siê sprê¿ysto�ci �ciêgna w strefie zespolenia.

Na podstawie powy¿szych rozwa¿añ i analiz mo¿na w
sposób oczywisty stwierdziæ, ¿e zszycie zerwanego �ciê-
gna Achillesa jest obecnie metod¹ z wyboru. Warunkiem
skuteczno�ci leczenia operacyjnego jest w³a�ciwy dobór me-
tody zespolenia, zale¿ny od rodzaju uszkodzenia �ciêgna
oraz uzyskanie warto�ciowej mechanicznie blizny.

Konieczne jest objêcie dalszymi badaniami wiêkszej licz-
by osób w celu uzyskania wyników bardziej reprezentatyw-
nych dla grupy osób po urazie zerwania �ciêgna Achillesa i
zespoleniu za pomoc¹ ró¿nych metod i materia³ów.

Jedn¹ z wiod¹cych dziedzin, rozwijaj¹c¹ siê dynamicz-
nie w ostatnich latach, jest analiza biomechaniczna, wyko-
rzystuj¹ca metodê trójwymiarowej analizy ruchu - zwan¹
analiz¹ 3D.

Wyniki uzyskane za pomoc¹ analizy 3D mog¹ byæ wy-
korzystane do ró¿nych celów: do planowania pracy z pa-
cjentem w kompensacji niekorzystnych zmian zdiagnozo-
wanych w obrêbie uk³adu ruchu, a tak¿e dokumentowania
postêpów na etapie przywracania pacjentowi pe³nej spraw-
no�ci. Oprócz oceny aspektów biomechanicznych stanu
funkcjonalnego aparatu ruchu, dokonanej przez ekspertów,
mog¹ byæ one równie¿ wykorzystane do dokumentowania
efektów pracy lekarza, czy fizjoterapeuty.

Jednym z wielu przyk³adów mo¿liwego wykorzystania
kinematycznej analizy trójwymiarowej sta³a siê ocena sta-
nu funkcjonalnego uk³adu ruchu po zerwaniu i zespoleniu
�ciêgna Achillesa materia³em wêglowym.

Wnioski

1. Przerwanie ci¹g³o�ci struktury �ciêgna Achillesa jest ura-
zem, który wp³ywa w znacznym stopniu na wystêpowanie
dysfunkcji w pracy miê�ni gastrocnemius, zarówno po stro-
nie operowanej, jak i nieoperowanej koñczyny.
2. Najwiêksze odstêpstwa od normy biomechanicznej cho-
du odnotowano w zakresie zmian k¹towych w stawach sko-
kowych i kolanowych w p³aszczy�nie strza³kowej.
3. Wyra�nie zarysowa³ siê brak zgiêcia podeszwowego sto-
py koñczyny operowanej w fazie odbicia, co �wiadczy o
znacznym ograniczeniu funkcji zespo³u �ciêgno piêtowe-
m. gastrocnemius.
4. Po okresie intensywnej fizjoterapii obraz biomechanicz-
ny pracy koñczyny operowanej znacznie siê poprawi³ (war-
to�ci analizowanych parametrów zbli¿y³y siê do normy).
5. W leczeniu zerwanego �ciêgna Achillesa powinno siê
stosowaæ jego operacyjne zespolenie oraz intensywn¹ fi-
zjoterapiê, zmierzaj¹c¹ do szybkiego przywrócenia funkcji
operowanej koñczyny i unikniêcia utrwalenia patologiczne-
go wzorca chodu.

Podziêkowania

Praca niniejsza zosta³a czê�ciowo sfinansowana z fun-
duszów badañ statutowych prowadzonych na Wydziale In-
¿ynierii Materia³owej I Ceramiki , Akademii Górniczo-Hutni-
czej, projekt numer 11.11.160.116.

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, Chwa³a 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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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-
tor, activator, inhibitor, stabilizer and pigments.

WP£YW WYPE£NIACZY NA WY-
BRANE FIZYCZNE W£A�CIWO�CI
STOMATOLOGICZNYCH MATE-
RIA£ÓW KOMPOZYTOWYCH

JOANNA KARA�, LIDIA CIO£EK

INSTYTUT SZK£A I CERAMIKI,
UL. POSTÊPU 9, 02-676 WARSZAWA

E-MAIL: BIOCERAMIKA@NEOSTRADA.PL

s³owa kluczowe: stomatologia odtwórcza, mate-
ria³y kompozytowe, matryca polimerowa, wype³niacze,
szk³o, krzemionka koloidalna, wytrzyma³o�æ na zgi-
nanie, wspó³czynnik nieprzezroczysto�ci
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),42-45]

Wprowadzenie

Stomatologiczne materia³y kompozytowe stanowi¹ wa¿-
n¹ grupê materia³ów do odbudowy ubytków w stomatologii.
Ich formu³a opiera siê na fakcie, ¿e dodanie wype³niaczy
do ¿ywicy znacz¹co poprawia pewne w³a�ciwo�ci kompo-
zytów. Te materia³y sk³adaj¹ siê z ci¹g³ej fazy polimerowej
z rozproszonymi w niej wype³niaczami.
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Matryca polimerowa zwykle sk³ada siê z mieszaniny mo-
nomerów o wzglêdnie du¿ym ciê¿arze cz¹steczkowym za-
wieraj¹cych co najmniej dwa wi¹zania nienasycone wêgiel-
wêgiel w cz¹steczce i ma³ych ilo�ci inicjatora, aktywatora ,
inhibitora, stabilizatora oraz barwników.

Nieorganiczne wype³niacze modyfikowane �rodkami
sprzêgaj¹cymi dodawane s¹ do matrycy dla zmniejszenia
skurczu polimeryzacyjnego kompozytu i nadania produkto-
wi po¿¹danych w³a�ciwo�ci u¿ytkowych.

Celem obecnych badañ by³a ocena wp³ywu mikro- i na-
nometrowych cz¹stek jako wype³niaczy na wybrane w³a-
�ciwo�ci fizyczne opracowanych kompozytów przeznaczo-
nych na sta³e wype³nienia stomatologiczne.

Zakres pracy obejmowa³ badania wytrzyma³o�ci na zgi-
nanie i porównanie wspó³czynnika nieprzezroczysto�ci C0,70

badanych kompozytów z warto�ciami otrzymanymi dla ce-
mentów szk³o-jonomerowych.

Materia³y

Wytworzone kompozyty sk³ada³y siê z mieszaniny �wia-
t³outwardzalnych monomerów bis-GMA, TEG DMA z BHT,
CQ, DEA EMA. Jako mikrowype³niacz zastosowano otrzy-
mane w ISiC szk³o o wysokim kontra�cie radiologicznym i
�rednim ziarnie 3 mm natomiast jako nanowype³niacza u¿y-
to krzemionki koloidalnej o wielko�ci ziarn 7 nm. Wype³nia-
cze poddano silanizacji stosuj¹c 3-metakryloksypropyltri-
metoksysilan (MPTMS) jako czynnik sprzêgaj¹cy oraz n-
propylaminê jako katalizator.

Metody badañ
Wytrzyma³o�æ na zginanie

Z wytworzonych kompozytów przygotowano w formie ze
stali nierdzewnej belki o wymiarach (3x3x25) mm. Na me-
talowej p³ytce przykrytej foli¹ poliestrow¹ umieszczano for-
mê, nape³niano kompozytem i przykrywano drugim arku-
szem folii oraz drug¹ metalow¹ p³ytk¹. Ca³o�æ umieszczo-
no w zacisku, aby usun¹æ nadmiar materia³u. Nastêpnie
górn¹ metalow¹ p³ytkê zast¹piono szkie³kiem nakrywkowym
i na�wietlano przy u¿yciu lampy Heliolux II firmy Vivadent.
Okienko wyj�ciowe �ród³a �wiat³a umieszczano naprzeciw
szklanej p³ytki. Na�wietlanie rozpoczynano od �rodka próbki.
Po czasie ekspozycji przesuwano okienko o pó³ �rednicy w
kierunku brzegu próbki, tak aby na�wietlany obszar nak³a-
da³ siê czê�ciowo z wcze�niej na�wietlan¹ czê�ci¹. Nastêp-
nie w ten sam sposób na�wietlano czê�æ po drugiej stronie
�rodka. Procedurê na�wietlania powtarzano po odwróce-
niu formy. Po utwardzeniu obydwu stron, formê wraz z prób-
k¹ wk³adano do naczynia z wod¹ umieszczonego w suszar-
ce utrzymuj¹cej temperaturê (37+1)oC. Po 15 minutach
delikatnie szlifowano papierem �ciernym o ziarnie 320, aby
usun¹æ nadmiar kompozytu i wyjmowano próbkê z formy.
Wyjête próbki zanurzano w wodzie i kondycjonowano przez
24h w temperaturze (37+1)oC. Trójpunktowe zginanie wy-
konano przy u¿yciu maszyny wytrzyma³o�ciowej Lloyd In-
struments LR 10K z prêdko�ci¹ posuwu trawersy 0,5 mm/
min.

Wytrzyma³o�æ na zginanie, s, obliczono w megapaska-
lach, z równania:
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w którym:
F jest maksymalnym obci¹¿eniem dzia³aj¹cym na próbkê,
w niutonach;
l jest odleg³o�ci¹ miêdzy podporami, w milimetrach,
b jest szeroko�ci¹ próbki zmierzon¹ bezpo�rednio przed
badaniem, w milimetrach;

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 C0,70 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 mm 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 II (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)oC 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)oC for 24 hours. The three
point loading test was carried out with the use of testing
machine Lloyd Instruments LR 10K with a constant

Udzia³ 
Weight fraction [wt%] Lp. 

Matryca 
Matrix 

Szk³o 
Glass 

Krzemionka 
Silica 

1 54,3 45,7 - 
2 41,1 58,9 - 
3 33,5 66,5 - 
4 49,3 45,7 5,0 
5 36,1 58,9 5,0 
6 28,5 66,5 5,0 
7 44,8 45,7 9,5 
8 31,6 58,9 9,5 
9 24,0 66,5 9,5 
10 53,8 45,5 15,0 
11 28,86 58,9 12,2 

 TABELA 1. Sk³ady badanych kompozytów.
TABLE 1. Compositions of the composites.
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crosshead speed of 0,5 mm/min.
The flexural strength -s was calculated in megapascals, from
the following equation:
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 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 C0,70

The opacity test was carried out for fabricated compos-
ite materials using the photometric instrument LabScan XE
with geometry 45o/0 and measuring gap 0,25'' with lighting
D65 and observation conditions 10o. 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 II
(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)oC
was maintained. After 15 minutes the sample was removed
from the mould and stored in distilled water at (37±1)oC for
7 days.
The opacity C0,70 was calculated, from the equation:

                                 
70,0

70,0
R

R
C

B
=

where:
RB - the reflectance of the black background
R0,70 - 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 nanofiller 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

h jest wysoko�ci¹ próbki zmierzon¹ bezpo�rednio przed
badaniem, w milimetrach
Nieprzezroczysto�æ C0,70

Oznaczenie nieprzezroczysto�ci C0,70 dla wytworzonych
kompozytów wykonano przy pomocy spektrofotometru Lab-
Scan XE o geometrii 45o/0 z zastosowaniem szczeliny po-
miarowej 0,25'' w o�wietleniu D65 i w warunkach obserwacji
10o. Próbki w formie kr¹¿ków o �rednicy 15mm i wysoko�ci
1mm przygotowywano w formie z PTFE umieszczonej na
metalowej p³ytce przykrytej foli¹ poliestrow¹. Przygotowa-
n¹ formê nape³niano kompozytem i przykrywano drugim
arkuszem folii oraz drug¹ metalow¹ p³ytk¹. Ca³o�æ umiesz-
czano w zacisku, aby usun¹æ nadmiar materia³u. Nastêp-
nie górn¹ metalow¹ p³ytkê zast¹piono szkie³kiem nakryw-
kowym i na�wietlano przy u¿yciu lampy Heliolux II firmy Vi-
vadent. Na�wietlanie rozpoczynano od �rodka próbki
umieszczaj¹c okienko wyj�ciowe �ród³a �wiat³a naprzeciw
szklanej p³ytki. Po czasie ekspozycji przesuwano okienko
wzd³u¿ obwodu próbki o pó³ �rednicy dopóki ca³a próbka
nie zosta³a na�wietlona. Drug¹ stronê próbki na�wietlano
w taki sam sposób jak pierwsz¹. Niezw³ocznie po zakoñ-
czeniu ekspozycji formê wraz z próbk¹ przenoszono do
suszarki utrzymuj¹cej temperaturê (37+1)oC. Po up³ywie 15
minut próbki wyjmowano z formy, wk³adano do wody de-
stylowanej i kondycjonowano w (37+1)oC przez 7 dni.
Nieprzezroczysto�æ C0,70 obliczono z równania:

                     
70,0

70,0
R

R
C

B
=

w którym:
RB - wspó³czynnik odbicia na czarnym tle
R0,70 - wspó³czynnik odbicia na bia³ym tle o wspó³czynniku
odbicia 70%

Wyniki badañ

Wytrzyma³o�ci na zginanie otrzymanych kompozytów
przy udziale od 45,7%wag. do 66,5%wag. szk³a o symbolu
K4M oraz przy udziale od 0,0% do 15% wag. krzemionki
koloidalnej przedstawia RYS. 1.

Na podstawie otrzymanych wyników mo¿na stwierdziæ,
¿e wprowadzenie mikrowype³niacza jak i nanowype³niacza
wywiera istotny wp³yw na w³a�ciwo�ci mechaniczne kom-
pozytów. Wraz ze wzrostem udzia³u wagowego mikrowy-
pe³niacza mo¿na otrzymaæ kompozyty o wy¿szej wytrzy-
ma³o�ci na zginanie. Wprowadzenie 5,0 % wag. krzemion-
ki koloidalnej wydaje siê byæ optymalne, poniewa¿ wszyst-
kie kompozyty z takim jej udzia³em niezale¿nie od ilo�ci szk³a
posiadaj¹ najwy¿sz¹ wytrzyma³o�æ na zginanie. Wiêksza
ni¿ 5,0 % wag. ilo�æ krzemionki koloidalnej powoduje obni-
¿enie wytrzyma³o�ci na zginanie kompozytów prawdopo-
dobnie z powodu powstawania aglomeratów.

Najwy¿sz¹ wytrzyma³o�æ na zginanie (104,5 MPa) za-
notowano dla kompozytu z udzia³em 66,5% szk³a i 5,0 %
wag. krzemionki koloidalnej, co znacznie przekracza usta-
nowione odpowiedni¹ norm¹ wymaganie (80 MPA) dla kom-
pozytów odpowiednich do odbudowy ubytków na powierzch-
ni zwarciowej. To oznacza, ¿e otrzymane kompozyty mog¹
byæ stosowane w warunkach ekstremalnych.

Oznaczone warto�ci nieprzezroczysto�ci C0,70 opraco-
wanych kompozytów przedstawia TABELA 2.

Z przedstawionych danych wynika, ¿e warto�æ wspó³-
czynnika nieprzezroczysto�ci C0,70 zale¿y od udzia³u wype³-
niaczy. Uzyskane warto�ci dla kompozytów o maksymal-
nej zawarto�ci wype³niaczy s¹ porównywalne z warto�cia-
mi w zakresie od 0,704 do 0,766 dla cementów szk³o-jono-
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merowych GJW Chemadent. Z tego te¿ punktu widzenia
mo¿na wyci¹gn¹æ wniosek, ¿e optymalny udzia³ makro- i
mikrowype³niaczy nie powinien przekroczyæ 71,5% wag.

Najni¿szy wspó³czynnik nieprzezroczysto�ci C0,70 zano-
towano dla próbki zawieraj¹cej 45,7% wag. szk³a, podczas
gdy najwy¿sza warto�æ zosta³a oznaczona dla próbek za-
wieraj¹cych 66,5% wag szk³a i 5,0 % wag. krzemionki kolo-
idalnej.

Próbka o najwy¿szym wspó³czynniku nieprzezroczysto-
�ci C0,70 wykaza³a ciemniejsz¹ barwê w porównaniu z prób-
k¹ o najni¿szym wspó³czynniku C0,70 co nale¿a³oby braæ pod
uwagê przy opracowywaniu kolornika materia³ów kompo-
zytowych wg skali Vita.

Wnioski

1. Przez optymalizacjê wagowego udzia³u mikro- i nanowy-
pe³niaczy uzyskano kompozyty posiadaj¹ce wysok¹ wytrzy-
ma³o�æ na zginanie. Dlatego mog¹ byæ stosowane jako sto-
matologiczne materia³y odpowiednie do odbudowy ubytków
zêbów po³o¿onych na powierzchni zwarciowej.
2. Wzrost udzia³u wagowego wype³niaczy w kompozytach
wp³ywa na podwy¿szanie ich wspó³czynnika nieprzezroczy-
sto�ci C0,70.
3. Kompozyt o optymalnych w³a�ciwo�ciach takich jak wy-
trzyma³o�æ na zginanie jak i nieprzezroczysto�æ powinien
zawieraæ maksymalnie 66,5 % wag. mikrowype³niacza i 5,0
% wag. nanowype³niacza.
4. Wspó³czynnik nieprzezroczysto�ci C0,70 koreluje z barw¹
kompozytu w uk³adzie L*a*b*.

Podziêkowania

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

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 C0,70 of obtained com-
posites are show in the TABLE 2.

 he results show that  the value of opacity coefficient
C0,70 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 C0,70 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 C0,70 demonstrated a darker colour in comparison with
the sample which has the lowest opacity coefficient C0,70.
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 C0,70.
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 C0,70 correlates with colour of the
composite in L*a*b* system.
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Ilo�æ szk³a, 
[%wag] 

Weight fraction of 
glass, [wt%] 

Ilo�æ krzemionki, 
[%wag] 

Weight fraction of 
silica, [wt%] 

Nieprzezroczysto�æ  
C0,70 

Opacity  
C0,70 

- - 0,01 
45,7 - 0,520 
45,7 9,5 0,640 
45,5 15,0 0,682 
58,9 - 0,636 
58,9 9,5 0,723 
58,9 12,2 0,725 
66,5 - 0,671 
66,5 5,0 0,743 

 TABELA 2. Wspó³czynniki nieprzezroczysto�ci
C0,70 opracowanych kompozytów.
TABLE 2. The opacity coefficient C0,70 of obtained
composites.

RYS. 2. Po³o¿enie kompozytów o najni¿szym i
najwy¿szym wspó³czynniku C0,70 w uk³adzie L*a*b*
(próbka 1-C0,70=0,520; próbka 2-C0,70=0,743).
FIG. 2. The position of composites with lowest and
highest values of opacity coefficient C0,70 in the
L*a*b* system (Sample 1-C0,70=0,520; Sample 2-
C0,70=0,743.1 2
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RYS. 1. Wytrzyma³o�æ na zginanie kompozytów
przy ró¿nej ilo�ci wype³niaczy.
FIG. 1. The flexural strength of composites
containing different amounts of fillers.
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ANTIMICROBIAL PROPERTIES OF
PLATELET GEL - IN VITRO STUDY
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GRZEGORZ ZIÓ£KOWSKI**, MONIKA POMORSKA-WESO£OWSKA**
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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 TGFb 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 in immunological 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

The aim of this experiment is to examine antimicrobial

ANTYBAKTERYJNE DZIA£ANIE
¯ELU BOGATOP£YTKOWEGO -
BADANIA IN VITRO

TOMASZ BIELECKI*, TADEUSZ SZYMON GA�DZIK*,
GRZEGORZ ZIÓ£KOWSKI**, MONIKA POMORSKA-WESO£OWSKA**

*KATEDRA I ODDZIA£ KLINICZNY ORTOPEDII,
�L¥SKA AKADEMIA MEDYCZNA, SOSNOWIEC

**ZAK£AD MIKROBIOLOGII KLINICZNEJ,
WOJEWÓDZKI SZPITAL SPECJALISTYCZNY NR 5, SOSNOWIEC

Streszczenie

Mnogo�æ substancji znajduj¹ca siê w p³ytkach, któ-
re bior¹ udzia³ w procesie krzepniêcia, gojenia tka-
nek i odpowiedzi immunologicznej �wiadczy o wiel-
kiej roli tych elementów morfotycznych krwi w fizjolo-
gii i patologii cz³owieka. W dostêpnej literaturze nie
ma publikacji na temat biomateria³ów ³¹cz¹cych zdol-
no�ci pobudzenia procesów gojenia z w³a�ciwo�cia-
mi antybakteryjnymi.
Celem niniejszej pracy by³o wykazanie antybakteryj-
nych w³a�ciwo�ci ¿elu bogatop³ytkowego. Po okresie
inkubacji odczytano wyniki. �redni obszar zahamo-
wania wzrostu w zale¿no�ci od rodzaju bakterii waha³
siê miêdzy 6,0 a 20,8 mm.
Zastosowanie wy¿ej wymienionego biomateria³u, który
posiada w³a�ciwo�ci bakteriostatyczne i bakteriobój-
cze mo¿e staæ siê prze³omem w leczeniu infekcji tka-
nek miêkkich i ran pourazowych nie tylko w ortopedii,
ale równie¿ na oddzia³ach chirurgii ogólnej, naczynio-
wej, szczêkowo-twarzowej, plastycznej oraz torako-
chirurgii i neurochirurgii.

S³owa kluczowe: ¿el bogatop³ytkowy, zaka¿enie,
gronkowiec z³ocisty, MSSA
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),46-49]

Wstêp

W p³ytkach krwi odkryto do tej pory ponad 30 czynni-
ków wzrostu, spo�ród których najwa¿niejsze znaczenie maj¹
PDGF (Platelet Derived Growth Factor), TGF (Transforming
Growth Factor), oraz EGF (Epidermal Growth Factor) i IGF
(Insulin Growth Factors). PDGF i TGFb s¹ znanymi czynni-
kami niezbêdnymi do regeneracji tkanek. PDGF m.in. sty-
muluje mitogenezê komórek macierzystych (STEM) i oste-
oblastów oraz angiogenezê. Poza czynnikami wzrostu p³ytki
w swoich ziarnisto�ciach posiadaj¹ czynniki biologicznie
czynne np. serotoninê, katecholaminy oraz inne substan-
cje. Mnogo�æ substancji znajduj¹ca siê w p³ytkach, które
bior¹ udzia³ w procesie krzepniêcia, gojenia tkanek i odpo-
wiedzi immunologicznej �wiadczy o wielkiej roli tych ele-
mentów morfotycznych krwi w fizjologii i patologii cz³owie-
ka [1, 5].

Pod koniec lat 90 - tych XX wieku zaczêto zastanawiaæ
siê nad wykorzystaniem biologicznego potencja³u tych ele-
mentów morfotycznych krwi w leczeniu uszkodzonych tka-
nek. Poprzez odwirowanie pe³nej autogennej krwi otrzyma-
no koncentrat p³ytek krwi tzw. surowicê bogatop³ytkow¹
(PRP). Zagêszczanie trombocytów powoduje, ¿e wzrasta
stê¿enie PDGF i TGFb, integryn i innych cz¹steczek adhe-
zyjnych w otrzymanym preparacie PRP. Po dodaniu trom-
biny powstaje galaretowata masa tzw. ¿el bogatop³ytkowy
[5,9].

Aktualnie na rynku medycznym nie wystêpuj¹ autogen-
ne materia³y stosowane do leczenia zaburzeñ gojenia ko-
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�ci i tkanek miêkkich [3]. Równie¿ w dostêpnej literaturze
nie ma publikacji na temat biomateria³ów ³¹cz¹cych zdol-
no�ci pobudzenia procesów gojenia z w³a�ciwo�ciami an-
tybakteryjnymi.

Badania mikrobiologiczne ¿elu bogatop³ytkowego oparto
na wytycznych CLSI (Clinical and Laboratory Standards In-
stitute) dotycz¹cych oznaczania wra¿liwo�ci metod¹ dyfu-
zji z kr¹¿ka w ¿elu agarowym.

Cel pracy

Celem niniejszej pracy by³o wykazanie antybakteryjnych
w³a�ciwo�ci ¿elu bogatop³ytkowego.

Materia³ i metody

Badania wykonywano w Katedrze i Oddziale Klinicznym
Ortopedii w Sosnowcu �l¹skiej Akademii Medycznej oraz
Dziale Diagnostyki Laboratoryjnej Wojewódzkiego Szpitala
Specjalistycznego Nr 5 w Sosnowcu. W okresie od kwiet-
nia do czerwca 2005 roku wykonano 11 oznaczeñ w³a�ci-
wo�ci bakteriobójczych ¿elu bogatop³ytkowego. Na prowa-
dzenie badañ uzyskano zgodê Komisji Bioetycznej �l¹skiej
Akademii Medycznej w Katowicach (zezwolenie nr NN-013-
196/I/63 z dnia 02.07.2003).
Metodykê badania oparto na wytycznych CLSI (Clinical and
Laboratory Standards Institute) - dawniej NCCLS (National
Committee for Clinica Laboratory Standards) dotycz¹cych
oznaczania wra¿liwo�ci metod¹ dyfuzji z kr¹¿ka w ¿elu aga-
rowym (wg. Kirby-Bauer).
Do badania u¿yto gotowych, wystandaryzowanych pod³ó¿
Mueller-Hinton II Agar firmy Becton Dickinson. Podstaw¹
inokulum by³o api® NaCl 0,85% Medium firmy bioMerieux.
W³a�ciwo�ci bakteriobójcze badanych preparatów spraw-
dzano na szczepach:
- Staphylococcus aureus ATCC 25923 - szczep MSSA
- Escherichia coli ATCC 35218 - szczep produkuj¹cy beta-
laktamazê o rozszerzonym profilu  substratowtm (ESBL)
- Escherichia coli ATCC 25922
- Klebsiella pneumoniae ATCC 700603 - szczep produku-
j¹cy beta-laktamazê o rozszerzonym profilu substratowtm
(ESBL)
- Enterococcus faecalis ATCC 29212
- Pseudomonas aeruginosa ATCC 27853
"ATCC" i "American Type Culture Collection" s¹ znakami
zastrze¿onymi dla American Type Culture Collection.

Wy¿ej wymienione szczepy (oprócz Klebsiella pneumo-
niae ATCC 700603) s¹ zalecane przez CLSI do przepro-
wadzenia kontroli jako�ci kr¹¿ków nasyconych preparata-
mi przeciwbakteryjnymi u¿ywanych w metodzie dyfuzyjno-
kr¹¿kowej. W pracy u¿yto ja³owe kr¹¿ki bibu³owe firmy Bec-
ton Dickinson nas¹czone ¿elem bogatop³ytkowym. Mate-
ria³ inkubowano 20 godzin w cieplarce o temp 35°C w wa-
runkach tlenowych.

Do przygotowania ¿elu bogatop³ytkowego z czynnikami
wzrostu pos³u¿y³ zestaw do izolacji p³ytek krwi firmy Bio-
met. Po pobraniu od pacjenta 54 ml krwi pe³nej do strzy-
kawki przed zabiegiem, w której znajdowa³ siê antykoagu-
lant: 6 ml cytrynianu sodu i wstrzykniêciu jej do specjalne-
go zbiornika, poddano zbiornik wirowaniu przez 12 minut
przy 3200 obrotów/min. Otrzymano 3 warstwy - miêdzy
warstw¹ 1 i 2 widoczny by³ bia³y korzuszek, który stanowi³y
p³ytki krwi. Nastêpnie za pomoc¹ 30 ml strzykawki pobiera-
no surowicê ubogop³ytkow¹ (PPP) ze zbiornika. Przez 30
sekund ruchami okrê¿nymi wstrz¹sano zbiornikiem i 10 ml
strzykawk¹ izolowano 6 ml surowicy bogatej w p³ytki (PRP).
Do specjalnej dwukaniulowej ig³y pod³¹czano dwie strzy-

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

SZCZEPY (STRAINS) ¯EL (PG) 

Staphylococcus aureus ATCC 25923 20,8 

Escherichia coli ATCC 35218 12,1 

Escherichia coli ATCC 25922 11,0 

Klebsiella pneumonice ATCC 700603 6,0 

Enterococcus faecalis ATCC 29212 6,0 

Pseudomonas aeruginosa ATCC 27853 6,0 

 TABELA 1.  Strefy zahamowania wzrostu badanych
substancji przy u¿yciu szczepów wzorcowych
(warto�ci �rednie).
TABLE 1. Inhibition zones of growth of the
substances by using basic strains (average values).

RYS. 1. Strefa zaha-
mowania wzrostu
S t a p h y l o c o c c u s
aureus przez ¿el
bogatop³ytkowy.
FIG. 1. Zone of
inhibition produced by
PG to Staphylococcus
aureus.
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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 0f
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 65�7,7% 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

kawki, jedn¹ z PRP, drug¹ z chlorkiem wapnia i trombin¹.
Tak przygotowan¹ podwójn¹ strzykawkê z podwójn¹ ka-
niul¹ u¿ywano w do�wiadczeniu.

Wyniki

Po okresie inkubacji odczytano wyniki. �redni obszar
zahamowania wzrostu w zale¿no�ci od rodzaju bakterii
waha³ siê miêdzy 6,0 a 20,8 mm (RYS. 1, TABELA 1). W
przypadku Pseudomonas aeruginosa na kr¹¿ku nas¹czo-
nym ¿elem bogatop³ytkowym rozwija³y siê kolonie tej bak-
terii.

Dyskusja

Surowica bogatop³ytkowa dziêki swoim w³a�ciwo�ciom
hamowania krwawienia jest wykorzystywana w kardio- i
torakochirurgii, szczególnie w zabiegach przeszczepów p³uc
i serca, a tak¿e w operacjach w przypadku zmniejszonej
krzepliwo�ci krwi [2,4].

 PRP jest czêsto wykorzystywana na oddzia³ach opa-
rzeniowych oraz zajmuj¹cych siê leczeniem trudno goj¹-
cych siê ran [3]. Czynniki wzrostu pochodz¹ce z odwirowa-
nej krwi po raz pierwszy zosta³y zastosowane przez Knigh-
ton'a u chorych z przewlek³ymi owrzodzeniami skóry. Sto-
suj¹c dwa razy dziennie surowicê z czynnikami wzrostu za-
obserwowa³ on wygojenie ran u 17 z 21 leczonych pacjen-
tów [8].

Glover i wspó³pracownicy wykonali badania retrospek-
tywne u 3830 pacjentów z trudno goj¹cymi siê ranami w
przebiegu cukrzycy, niewydolno�ci naczyñ ¿ylnych i têtni-
czych oraz schorzeñ autoimmunologicznych [6]. W grupie
kontrolnej uzyskali oni wygojenie ran u 50,8% natomiast w
do�wiadczalnej, gdzie zastosowano PRP w 65,7% przypad-
ków. U chorych z trudno goj¹cymi siê ranami w przebiegu
cukrzycy odsetek wygojeñ wynosi³ bez i po zastosowaniu
PRP odpowiednio w 46,6 i 66,8%. U osób z ranami po-
wsta³ymi na tle schorzeñ grupy autoimmunoagresji autorzy
uzyskali w grupie kontrolnej 64%, a po podaniu PRP 67%
dobrych wyników klinicznych.

¯el bogatop³ytkowy jest coraz czê�ciej stosowany na
oddzia³ach ortopedii do leczenia zaburzeñ zrostu ko�ci. Sta-
nowi¹ one powik³anie oko³o 5-10 % wszystkich z³amañ. W
z³amaniach otwartych powik³anych zaka¿eniem ich odse-
tek zwiêksza siê do 40-50%. Leczenie zaka¿onych stawów
rzekomych stanowi jedno z najwiêkszych wyzwañ dla leka-
rza ortopedy [3]. Po wszczepieniu biomateria³ów maj¹cych
pobudziæ procesy regeneracji tkanki kostnej do miejsca in-
fekcji, istnieje ogromne ryzyko zaostrzenia procesów za-
palnych, poniewa¿ przeszczepy staj¹ siê doskona³¹ po¿yw-
k¹ dla rozwoju bakterii. Z tego powodu firmy farmaceutycz-
ne zaczê³y produkowaæ biomateria³y o w³a�ciwo�ciach oste-
okondukcyjnych po³¹czonych z antybiotykiem np. teikopla-
nin¹ [3, 7, 10].

W dostêpnej literaturze nie ma doniesieñ na temat za-
stosowania PRP oraz innych biomatera³ów osteoindukcyj-
nych, które posiada³yby w³a�ciwo�ci bakteriostatyczne czy
bakteriobójcze.

Przedstawione wyniki badañ maj¹ charakter doniesie-
nia wstêpnego. Zastosowana metoda CLSI do oceny w³a-
�ciwo�ci antybakteryjnych ¿elu bogatop³ytkowego jest po-
wszechnie uznan¹ technik¹ oceny wra¿liwo�ci danego
szczepu na badane preparaty przeciwbakteryjne (antybio-
tyki i chemioterapeutyki), w której zachodzi dyfuzja substan-
cji z kr¹¿ka bibu³owego do pod³o¿a sta³ego, na które nanie-
siono zawiesinê bakteryjn¹ o okre�lonej gêsto�ci. Miar¹
wra¿liwo�ci badanego szczepu jest wielko�æ �rednicy stre-
fy zahamowania wzrostu wokó³ kr¹¿ka nasyconego bada-
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n¹ substancj¹ i/lub preparatem.
Wyniki badañ wskazuj¹, i¿ ¿el bogatop³ytkowy ma dzia-

³anie bakteriobójcze w stosunku do Staphylococcus aureus.
Strefy zahamowania wzrostu mie�ci³y siê w granicach "wra¿-
liwy" dla wiêkszo�ci antybiotyków stosowanych w leczeniu
zaka¿eñ tymi drobnoustrojami, co mo¿e sugerowaæ tera-
peutyczne u¿ycie tego preparatu nawet w klinicznie rozpo-
znanych zaka¿eniach wywo³anych przez szczepy Staphy-
lococcus aureus MSSA. Strefy zahamowania wzrostu dla
Escherichii coli by³y na granicy "wra¿liwy" i "�redniowra¿li-
wy". Nie zaobserwowano ¿adnego dzia³ania w stosunku do
Klebsiella pneumoniae, Enterococcus faecalis oraz Pseu-
domonas aeruginosa. Wydaje siê, i¿ w zaka¿eniach z udzia-
³em tych bakterii ¿el bogatop³ytkowy nie powinien byæ sto-
sowany. W przypadku Pseudomonas aeruginosa widocz-
ny by³ rozwój kolonii tej bakterii na kr¹¿ku nas¹czonym ¿e-
lem bogatop³ytkowym. Mo¿e to �wiadczyæ, ¿e ¿el bogato-
p³ytkowy jest po¿ywk¹ dla tych bakterii.

Nie znamy mechanizmów antybakteryjnego dzia³ania
¿elu bogatop³ytkowego. Stwierdzili�my w nim znacznie pod-
wy¿szony poziom laktoferyny, który po�rednio �wiadczy o
liczbie neutrofi. Ponadto zaobserwowali�my, i¿ liczba leu-
kocytów w preparacie by³a �rednio 7,1 razy wy¿sza ni¿ w
krwi obwodowej [3]. Byæ mo¿e za dzia³anie przeciwbakte-
ryjne ¿elu bogatop³ytkowego odpowiedzialne s¹ leukocyty.
Potwierdzenie tej tezy wymaga dalszych badañ.

Zastosowanie wy¿ej wymienionego biomateria³u, który
posiada w³a�ciwo�ci bakteriostatyczne i bakteriobójcze
mo¿e staæ siê prze³omem w leczeniu infekcji tkanek miêk-
kich i ran pourazowych nie tylko w ortopedii, ale równie¿ na
oddzia³ach chirurgii ogólnej, naczyniowej, szczêkowo-twa-
rzowej, plastycznej oraz torakochirurgii i neurochirurgii. Na-
szym zdaniem ten kierunek badañ rokuje du¿e nadzieje i
powinien byæ kontynuowany.

Wnioski

1. ̄ el bogatop³ytkowy wykazuje dzia³anie bakteriobójcze w
stosunku do Staphylococcus aureus oraz Escherichia coli.
2. Strefy zahamowania wzrostu dla Staphylococcus aureus
MSSA mieszcz¹ siê w granicach "wra¿liwy" dla wiêkszo�ci
antybiotyków stosowanych w leczeniu zaka¿eñ tymi drob-
noustrojami.
3. ¯el bogatop³ytkowy nie wykazuje dzia³ania antybakteryj-
nego w stosunku do Klebsiella pneumonice, Enterococcus
faecalis oraz Pseudomonas aeruginosa.

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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INFLUENCE OF AUTOGENOUS
GROWTH FACTORS FROM
TROMBOCYTES ON BONE
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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:
PDGF (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: beta1 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. Its
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-

WP£YW AUTOGENNYCH
CZYNNIKÓW WZROSTU
Z P£YTEK KRWI NA PROCESY
GOJENIA TKANKI KOSTNEJ -
DONIESIENIE WSTÊPNE
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Streszczenie

P³ytki krwi s¹ elementami morfotycznymi krwi, któ-
re w du¿ych stê¿eniach zawieraj¹ naturalne czynniki
wzrostu, z których dwa: PDGF i TGF beta odgrywaj¹
kluczow¹ rolê w procesach regeneracji. Do tej pory w
p³ytkach krwi odkryto ponad 30 czynników wzrostu, z
których najwa¿niejszymi s¹: PDGF (Platelet Derived
Growth Factor), TGF (Transforming Growth Factor),
EGF (Epidermal Growth Factor) oraz IGF (Insulin-like
Growth Factor). P³ytki krwi uwalniaj¹ ze swoich ziar-
nisto�ci i lizosomów m.in. czynniki wzrostu stymulu-
j¹c w ten sposób procesy gojenia tkanki kostnej. Ce-
lem pracy by³a ocena wp³ywu ¿elu bogatop³ytkowego
na procesy gojenia tkanki kostnej.
Na podstawie uzyskanych obrazów radiologicznych
oraz wyników badañ densytometrycznych u pacjen-
tów z torbielami w ¿uchwie zaobserwowano przyspie-
szenie procesu przebudowy tkanki kostnej w grupie z
zastosowanym ¿elem bogatop³ytkowym w porówna-
niu do grupy kontrolnej. U pacjentów z torbielami ko-
�ci d³ugich obserwowano sta³y proces przebudowy
tkanki kostnej.

S³owa kluczowe: ¿el bogatop³ytkowy, tkanka kost-
na, gojenie ko�ci, czynniki wzrostu

 [In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),50-53]

Wstêp

Procesy regeneracji tkanek s¹ mo¿liwe dziêki aktywacji
kaskady czynników wzrostu. P³ytki krwi s¹ elementami
morfotycznego krwi, które w du¿ych stê¿eniach zawieraj¹
naturalne czynniki wzrostu, z których dwa: PDGF i TGF beta
odgrywaj¹ kluczow¹ rolê w procesach regeneracji [1, 8].

Do tej pory w p³ytkach krwi odkryto ponad 30 czynników
wzrostu, z których najwa¿niejszymi s¹: PDGF (Platelet De-
rived Growth Factor), TGF (Transforming Growth Factor),
EGF (Epidermal Growth Factor) oraz IGF (Insulin-like
Growth Factor). PDGF jest glikoprotein¹ produkowan¹ przez
trombocyty, ale syntetyzowan¹ i wydzielan¹ równie¿ przez
makrofagi i komórki �ródb³onka. Jest istotnym czynnikiem
wzrostowym reguluj¹cym i rozpoczynaj¹cym wszystkie pro-
cesy gojenia, a przede wszystkim pierwszym czynnikiem
wzrostu w ranie, pobudzaj¹cym rewaskularyzacjê, syntezê
kolagenu oraz regeneracjê ko�ci. Jego g³ówn¹ funkcj¹ jest
stymulacja mitozy, podzia³u komórek �ródb³onka, a tak¿e
regulacja dzia³ania innych czynników wzrostu i komórek.
PDGF wystêpuje w trzech formach: PDGF aa, bb, ab [1,9].
TGF jest czynnikiem wzrostu wystêpuj¹cym w dwóch for-
mach tj. jako TGF beta1 oraz beta2. S¹ to glikoproteiny
produkowane przez p³ytki krwi, ale znajduj¹ce siê równie¿
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w makrofagach, osteoblastach, czy innych komórkach. TGF
reguluje namna¿anie i ró¿nicowanie ró¿nych typów komó-
rek. Jego najwa¿niejsza funkcj¹ jest chemotaksja i mitoge-
neza prekursorów osteoblastów oraz zdolno�æ pobudzania
odk³adania kolagenu w procesie gojenia tkanki ³¹cznej i po-
wstawania tkanki kostnej. TGF hamuje równocze�nie proce-
sy tworzenia osteoklastów oraz resorpcjê ko�ci [11, 14]. EGF
jest czynnikiem odpowiedzialnym za ró¿nicowanie komórek.
Stymuluje on procesy powstawania nab³onka oraz angioge-
nezê. VEGF oraz IGF s¹ równie wa¿nymi czynnikami wzro-
stu odpowiedzialnymi za ró¿nicowanie komórek oraz stymu-
lacjê powstawania nab³onka i angiogenezê [9].

Pocz¹tkowym etapem gojenia uszkodzonej tkanki kost-
nej jest krwawienie, które zostaje zahamowane w wyniku
przylegania p³ytek krwi oraz w³óknika z surowicy, w miejscu
uszkodzenia naczyñ krwiono�nych. P³ytki krwi uwalniaj¹ ze
swoich ziarnisto�ci i lizosomów m.in. czynniki wzrostu sty-
muluj¹c w ten sposób procesy gojenia tkanki kostnej [9, 14].

Cel pracy

Celem pracy by³a ocena wp³ywu autogennych czynni-
ków wzrostu z ¿elu bogatop³ytkowego na procesy gojenia
tkanki kostnej.

Material i metody

W I Katedrze i Klinice Chirurgii Szczêkowo-Twarzowej
w Zabrzu oraz w Klinice Ortopedii w Sosnowcu w ramach
projektu badawczego 2 PO5C 001 26 finansowanego przez
KBN w okresie od pa�dziernika 2003 roku do listopada 2004
roku u 26 pacjentów w wieku 16-81 lat, w znieczuleniu ogól-
nym wykonywano zabiegi cystektomii. Pacjentów z torbie-
lami ¿uchwy podzielono na 2 grupy. Grupê kontroln¹ sta-
nowi³o 5 pacjentów, u których wykonywano zabieg cystek-
tomii metod¹ osteoplastyczn¹. Grupa do�wiadczalna obej-
mowa³a 19 pacjentów, u których w znieczuleniu ogólnym
wykonano zabiegi cystektomii metod¹ osteoplastyczn¹, z
podaniem ¿elu bogatop³ytkowego w miejsce powsta³ego po
wy³uszczeniu torbieli ubytku kostnego. Grupê trzeci¹ sta-
nowili 2 pacjenci, z torbielami nasady bli¿szej ko�ci udo-
wej, u których w znieczuleniu dolêd�wiowym wykonywano
operacje z podaniem ¿elu bogatop³ytkowego i ko�ci allo-
gennej do powsta³ego ubytku kostnego po wy³uszczeniu
torbieli. ¯el bogatop³ytkowy uzyskiwano przy pomocy ze-
stawu do separacji p³ytek firmy Biomet.

Do przygotowania ¿elu bogatop³ytkowego s³u¿y jedno-
razowy zestaw do izolacji p³ytek krwi. Po pobraniu od pa-
cjenta 54 ml krwi pe³nej do strzykawki przed zabiegiem, w
której znajduje siê antykoagulant: 6 ml cytrynianu sodu i
wstrzykniêciu jej do specjalnego zbiornika, poddaje siê zbior-
nik wirowaniu przez 12 minut przy 3200 obrotów/min. Otrzy-
muje siê 3 warstwy - miêdzy warstw¹ 1 i 2 widoczny jest
bia³y ko¿uszek, który stanowi¹ p³ytki krwi. Nastêpnie ze
zbiornika za pomoc¹ 30 ml strzykawki pobiera siê surowicê
ubogop³ytkow¹ (PPP). Przez 30 sekund ruchami okrê¿ny-
mi wstrz¹sa siê zbiornikiem i 10 ml strzykawk¹ izoluje siê 6
ml surowicy bogatej w p³ytki (PRP). Do specjalnej dwuka-
niulowej ig³y za³¹cza siê dwie strzykawki, jedn¹ z PRP, dru-
g¹ z chlorkiem wapnia i trombin¹. Tak przygotowan¹ po-
dwójn¹ strzykawkê z podwójn¹ kaniul¹ u¿ywa siê do do-
�wiadczenia.

W 3 dobie oraz w 3, 5, 8, 12, 18 i 24 tygodniu do�wiad-
czenia wykonywano pacjentom badania radiologiczne oraz
densytometryczne. W wyznaczonych okresach badawczych
pobierano pacjentom krew do oceny laboratoryjnej. W wy-
znaczonych okresach badawczych oznaczano liczbê leu-
kocytów z podzia³em na limfocyty, monocyty, neutrofile,

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
I 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:
I - 5 patients with mandible cysts treated operatively with-
out PRP - control group,
II - 19 patients with mandible cysts treated operatively with
PRP - (after cyst removing PRP filled bone hole) - experi-
mental group,
III -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. 2. Badanie densytometryczne ¿uchwy. 3 doba
po operacji.
FIG. 2. Densitometrical examination of mandible. 3
days after operation.

RYS. 1. Rentgenogram torbieli zêbopochodnej
trzonu ¿uchwy. 3 doba po operacji.
FIG. 1. X-ray of dental cyst in mandible. 3 days after
operation.
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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 0f
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

bazofile i eozynofile, sk³ad morfotyczny krwi oraz poziom
wapnia i fosforu w surowicy krwi. Dla oceny procesów ko-
�ciotworzenia i ko�ciogubienia, przed zabiegiem operacyj-
nym, a tak¿e w 3, 5, 8, 12, 18 oraz 24 tygodniu po operacji,
pobierano krew do oznaczania poziomów IL-1, IL-6, M-CSF,
osteoprotegeryny oraz ligandu RANK metod¹ ELISA - ba-
dania w toku. Wyniki przeprowadzonych zostan¹ poddane
analizie statystycznej.

Wyniki

Pacjenci byli hospitalizowani po operacji w czasie od 4-
10 dni. Po zabiegach operacyjnych czuli siê dobrze, rany
pooperacyjne goi³y siê bez powik³añ.

Na  zdjêciach pantomograficznych ¿uchwy zaobserwo-
wano, i¿ proces mineralizacji tkanki kostnej w 5 tygodniu
obserwacji w grupie do�wiadczalnej by³ bardziej zaawan-
sowany w porównaniu do grupy kontrolnej (RYS.1). W pó�-
niejszych okresach badawczych ró¿nice miêdzy grupami
by³y niewidoczne.

Wyniki badañ densytometrycznych u chorych po zabie-
gach cystektomii w ¿uchwie wskazuj¹ na sta³y, wysoki przy-
rost gêsto�ci tkanki kostnej w grupie do�wiadczalnej w po-
równaniu z grup¹ kontroln¹ (RYS.2). Pocz¹wszy od 5 tygo-
dnia ró¿nica miêdzy grupami by³a znamienna statystycz-
nie.

 U chorych z torbielami ko�ci d³ugich równie¿ stwierdzo-
no sta³y przyrost gêsto�ci tkanki kostnej.

Dyskusja

Proces gojenia i regeneracji tkanki kostnej nie zosta³ jesz-
cze w pe³ni poznany. G³ówne za³o¿enie in¿ynierii genetycz-
nej stwierdza, i¿ aby zainicjowaæ sterowan¹ regeneracjê
tkanek i/lub sterowan¹ regeneracjê ko�ci, wszczepione rusz-
towanie musi by� fizycznie lub chemicznie wzbogacone w
czynniki wzrostu, cytokiny, komórki autogenne [1,13].

Triadê czynników warunkuj¹cych regeneracjê tkanek za-
proponowa³ w 1998 roku  Lynch. Zak³ada ona, i¿ do prawi-
d³owego i wydajnego przebiegu procesu regeneracji tka-
nek niezbêdne s¹ trzy sk³adowe. Pierwszym elementem jest
rusztowanie lub no�nik, którym mo¿e byæ materia³ kostny
pochodzenia autogennego lub obcego, syntetyczny mate-
ria³ zarówno resorbowalny jak i nie resorbowalny oraz ¿el.
Drug¹ sk³adow¹ stanowi¹ cz¹steczki przenosz¹ce sygna³
procesu gojenia. Przyk³adem takich cz¹steczek s¹ BMPs,
TGFs, adhezyny, hormony, witaminy oraz zlokalizowane w
ziarnisto�ciach trombocytów czynniki wzrostu. Trzecim czyn-
nikiem dope³niaj¹cym triadê Lyncha s¹ komórki, na które
oddzia³uj¹ czynniki wzrostu, s¹ nimi komórki niezró¿nico-
wane - macierzyste STEM, komórki zdeterminowane np.:
preosteoblasty, fibroblasty, chondroblasty, oraz komórki
zró¿nicowane takie jak fibrocyty i osteocyty [8].

Lynch wraz z Marxem po raz pierwszy zaproponowali
równie¿ mo¿liwo�æ zastosowania ¿elu bogatop³ytkowego
jako autogennego biomateria³u odgrywaj¹cego zasadnicz¹
rolê w procesach przyspieszania i stymulacji gojenia tkanki
kostnej [8,9]. Cechy czynników wzrostu zlokalizowanych w
¿elu bogatop³ytkowym, w odró¿nieniu od czynników rekom-
binowanych s¹ biologicznie zdeterminowane. Poniewa¿
czynniki wzrostu stymuluj¹ procesy proliferacji komórek,
mo¿na by siê zastanawiaæ czy nie bêd¹ one stymulowaæ
procesu karcinogenezy. Obecnie wiadomo jednak, ¿e czyn-
niki te wykazuj¹ bezpo�rednie dzia³anie na b³ony komórko-
we a nie na j¹dra, nie maj¹ wiêc wp³ywu na procesy nowo-
tworzenia [1,9,10].

Wytworzenie i zastosowanie ¿elu bogatop³ytkowego sta-
³o siê momentem prze³omowym w badaniach nad procesa-
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mi stymulacji i przyspieszania gojenia tkanek, a w szcze-
gólno�ci tkanki kostnej. W literaturze w ostatnich latach po-
jawi³o siê szereg doniesieñ na temat stosowania ¿elu bo-
gatop³ytkowego [2, 3, 4, 10, 12, 15].
W dostêpnej literaturze w badaniach prowadzonych z wy-
korzystaniem PRP, ocenia siê wp³yw tego biomateria³u na
procesy gojenia tkanki kostnej na podstawie wyników ba-
dañ radiologicznych, densytometrycznych oraz histopato-
logicznych, nie ma natomiast doniesieñ na temat oceny
wp³ywu PRP na podstawie analizy poziomów markerów
ko�ciotworzenia [4, 5, 6, 7].

Wnioski

Przedstawiona praca ma charakter doniesienia wstêp-
nego. Na podstawie uzyskanych obrazów radiologicznych
oraz wyników badañ densytometrycznych u pacjentów z
torbielami w ¿uchwie zaobserwowano przyspieszenie pro-
cesu przebudowy tkanki kostnej w grupie z zastosowanym
¿elem bogatop³ytkowym w porównaniu do grupy kontrol-
nej. U pacjentów z torbielami ko�ci d³ugich obserwowano
sta³y proces przebudowy tkanki kostnej.

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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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].
PDGF plays important role on different stages of embryo-
genesis and evolution process in healing of damaged tis-
sues and in regeneration process [12, 13].

OCENA WP£YWU
AUTOGENNYCH CZYNNIKÓW
WZROSTU ZAWARTYCH W ¯ELU
BOGATOP£YTKOWYM NA
PROCESY GOJENIA TKANEK
U PACJENTÓW PO PRZEBYTYCH
ZABIEGACH CYSTEKTOMII
W ¯UCHWIE
AGATA CIE�LIK - BIELECKA*, TOMASZ BIELECKI**,
TADEUSZ SZYMON GA�DZIK**, TADEUSZ CIE�LIK*

*I KATEDRA I KLINIKA CHIRURGII SZCZÊKOWO-TWARZOWEJ W
ZABRZU, �L¥SKA AKADEMIA MEDYCZNA W KATOWICACH

**KATEDRA I ODDZIA£ KLINICZNY ORTOPEDII W SOSNOWCU,
�L¥SKA AKADEMIA MEDYCZNA W KATOWICACH

Streszczenie

Proces gojenia tkanek jest �ci�le zwi¹zany z wy-
stêpowaniem bod�ców uszkadzaj¹cych i sk³ada siê z
trzech nastêpuj¹cych po sobie faz: fazy zapalenia,
tworzenia nowej tkanki, przebudowy tkanki nowopow-
sta³ej. Szczególn¹ rolê w procesie gojenia tkanek przy-
pisuje siê czynnikom wzrostu zawartym w ziarnisto-
�ciach p³ytek krwi. Celem pracy by³a ocena wp³ywu
czynników wzrostu zawartych w ¿elu bogatop³ytko-
wym na proces gojenia tkanek u pacjentów po prze-
bytych zabiegach cystektomii w ¿uchwie. Na posta-
wie przeprowadzonych obserwacji klinicznych stwier-
dzono przyspieszenie procesu gojenia b³ony �luzo-
wej jamy ustnej u pacjentów z zastosowanym ¿elem
bogatop³ytkowym. U wszystkich pacjentów z zasto-
sowanym PRP zaobserwowano zmniejszenie krwa-
wienia �ród- i pooperacyjnego.

  S³owa kluczowe: ¿el bogatop³ytkowy, czynniki
wzrostu, gojenie tkanek miêkkich
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),54-57]

Wstêp

Proces gojenia tkanek jest �ci�le zwi¹zany z wystêpo-
waniem bod�ców uszkadzaj¹cych i sk³ada siê z trzech na-
stêpuj¹cych po sobie faz: fazy zapalenia, tworzenia nowej
tkanki, przebudowy tkanki nowopowsta³ej.

Pierwsza faza gojenia rozpoczyna siê w ci¹gu godziny
od uszkodzenia tkanki i trwa do 3 dni z równoczesnym two-
rzeniem tkanki ziarninowej. W drugim tygodniu pojawia siê
przebudowa czyli remodeling tkanki bliznowatej trwaj¹ca
do 4 tygodni [5]. Rozró¿nia siê dwa typy gojenia tkanek.
Proces regeneracji polega na zast¹pieniu uszkodzonych
komórek, komórkami tego samego typu i dotyczy ko�ci.
Proces w³óknienia polega na zastêpowaniu uszkodzonej
tkanki, tkank¹ ³¹czn¹. Podczas gdy proces regeneracji prze-
biega praktycznie bez pozostawienia �ladu, wynikiem go-
jenia poprzez w³óknienie jest blizna ³¹cznotkankowa w miej-
scu uszkodzonej tkanki. Nieliczne komórki maj¹ zdolno�æ
regeneracji uszkodzonej tkanki, w wiêkszo�ci przypadków
gojenie koñczy siê wytworzeniem blizny [5].

Szczególn¹ rolê w procesie gojenia tkanek przypisuje
siê czynnikom wzrostu. Do tej pory w p³ytkach krwi odkryto
ponad 30 czynników wzrostu, z czego kluczow¹ rolê w pro-
cesach gojenia odgrywaj dwa z nich TGF beta oraz PDGF
[6, 8, 14].
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TGF beta syntetyzowany jest przez komórki nab³onka, �ród-
b³onka, monocyty, makrofagi, limfocyty, komórki tkanki ³¹cz-
nej, komórki nowotworowe oraz przez p³ytki krwi. Jest on
magazynowany w ziarnisto�ciach p³ytek krwi i uwalniany
po ich aktywacji. P³ytki krwi w wyniku degranulacji alfa ziar-
nisto�ci uwalniaj¹ TGF beta do uszkodzonej tkanki. Dzia³a
on chemotaktycznie w stosunku do leukocytów i monocy-
tów, pobudza angiogenezê, stymuluje produkcje innych
cytokin i mediatorów reakcji zapalnej. Wp³ywa na wszyst-
kie etapy tworzenia siê blizny [9, 15]. PDGF odgrywa za-
sadnicza rolê na ró¿nych etapach  embriogenezy i rozwoju
organizmu w gojeniu siê uszkodzonych tkanek oraz innych
procesach naprawczych [12, 13 ].

Cel pracy

Celem pracy by³a ocena wp³ywu czynników wzrostu za-
wartych w ¿elu bogatop³ytkowym na proces gojenia tkanek
u pacjentów po przebytych zabiegach cystektomii w ¿u-
chwie.

Materia³ i metody

W I Katedrze i Klinice Chirurgii Szczêkowo-Twarzowej
w Zabrzu w ramach projektu badawczego 2 PO5C 001 26
finansowanego przez MNiI w okresie od pa�dziernika 2003
roku do listopada 2004 roku u 24 pacjentów w wieku 19-81
lat, w znieczuleniu ogólnym wykonywano zabiegi cystekto-
mii. Pacjentów z torbielami ¿uchwy podzielono na 2 grupy.
Grupê kontroln¹ stanowi³o 5 pacjentów, u których wykony-
wano zabieg cystektomii metod¹ osteoplastyczn¹. Grupa
do�wiadczalna obejmowa³a 19 pacjentów, u których w znie-
czuleniu ogólnym wykonano zabiegi cystektomii z podaniem
¿elu bogatop³ytkowego w miejsce powsta³ego po wy³usz-
czeniu torbieli ubytku kostnego. ¯el bogatop³ytkowy uzy-
skiwano przy pomocy zestawu do separacji p³ytek firmy
Biomet.

Po pobraniu od pacjenta 54 ml krwi pe³nej do strzykawki
przed zabiegiem, w której znajduje siê antykoagulant: 6 ml
cytrynianu sodu i wstrzykniêciu jej do specjalnego zbiornika,
poddaje siê zbiornik wirowaniu przez 12 minut przy 3200
obrotów/min. Otrzymuje siê 3 warstwy - miêdzy warstw¹ 1 i
2 widoczny jest bia³y ko¿uszek, który stanowi¹ p³ytki krwi.
Nastêpnie ze zbiornika za pomoc¹ 30 ml strzykawki pobiera
siê surowicê ubogop³ytkow¹ (PPP). Przez 30 sekund rucha-
mi okrê¿nymi wstrz¹sa siê zbiornikiem i 10 ml strzykawk¹
izoluje siê 5-6 ml surowicy bogatej w p³ytki (PRP). Do spe-
cjalnej dwukaniulowej ig³y za³¹cza siê dwie strzykawki, jed-
n¹ z PRP, drug¹ z chlorkiem wapnia i trombin¹.

Proces gojenia b³ony �luzowej jamy ustnej oraz tkanek
miêkkich oceniano za pomoc¹ obserwacji klinicznych.

Wyniki

Pacjenci byli hospitalizowani po operacji w czasie 4-10
dni. Po zabiegach operacyjnych pacjenci czuli siê dobrze,
rany pooperacyjne goi³y siê bez powik³añ. U pacjentów z
zastosowanym ¿elem bogatop³ytkowym w grupie do�wiad-
czalnej zaobserwowano przyspieszenie procesu gojenia
b³ony �luzowej jamy ustnej w porównaniu do grupy kontro-
lnej (RYS.1). U pacjentów, u których zastosowano ¿el bo-
gatop³ytkowy zaobserwowano zmniejszenie krwawienia
�ród- i pooperacyjnego (RYS.2).

Dyskusja

Proces gojenia i regeneracji tkanek nie zosta³ jeszcze
w pe³ni poznany, choæ w czasach wspó³czesnych dziêki

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
I 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:
I - 5 patients with mandible cysts treated operatively with-
out PRP - control group
II - 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

RYS. 1. Goj¹ca siê rana
po cystektomii. 6 doba
po operacji z u¿yciem
¿elu bogatop³ytko-
wego.
FIG. 1. Healing process
of the wound. 6 days
after operation with
using platelet gel.

RYS.2.�ródoperacyjny
obraz po wype³nieniu
jamy torbieli ¿uchwy
¿elem bogatop³ytko-
wym.
FIG. 2. Using platelet
gel in cyst of mandible
-intraoperative picture.
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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.

szybkiemu rozwojowi in¿ynierii genetycznej, poczyniono w
tej dziedzinie znaczne postêpy [16].

Gojenie tkanek jest z³o¿onym procesem, w który zaan-
ga¿owane s¹ liczne komórki oraz czynniki humoralne. P³yt-
ki krwi poprzez uwalniane przez nie cytokiny i czynniki wzro-
stu odgrywaj¹ kluczow¹ rolê w procesach regeneracji. Pro-
ces gojenia tkanki rozpoczyna reakcja zapalna, po której
dochodzi do syntezy bia³ek macierzy zewn¹trzkomórkowej.
Koñcowym etapem tego procesu jest przebudowa i dojrze-
wanie wytworzonej blizny ³¹cznotkankowej. W tym proce-
sie kluczow¹ rolê odgrywaj¹ dwa czynniki wzrostu: TGF
beta, PDF oraz EGF, VEGF i IGF [11].

TGF beta jest czynnikiem bior¹cym aktywny udzia³ w
procesach naprawczych i regeneracyjnych po uszkodze-
niu tkanek [11]. Zaburzenia mechanizmów koñcz¹cych pro-
cesy naprawcze tkanek, prowadzi do ich nieodwracalnego
w³óknienia. Odkryto, ¿e w przebiegu idiopatycznego w³ók-
nienia p³uc u ludzi oraz w wywo³anym bleomycyn¹ w³óknie-
niu p³uc u zwierz¹t TGF beta wytwarzany jest w du¿ych
ilo�ciach. Zwiêkszone wytwarzanie tego czynnika stwier-
dzono równie¿ w przebiegu retinopatii i neuropatii cukrzy-
cowej oraz w powstawaniu zmian mia¿d¿ycowych [3,5].

Marx w swoich badaniach zastosowa³ ¿el bogatop³ytko-
wy jako autogenny biomateria³ do stymulacji procesów go-
jenia tkanki kostnej [11]. Wytworzenie i zastosowanie ¿elu
bogatop³ytkowego sta³o siê prze³omem w badaniach nad
procesami stymulacji i przyspieszania gojenia tkanek. W
literaturze w ostatnich latach pojawi³o siê szereg doniesieñ
na temat stosowania ¿elu bogatop³ytkowego. Jest on sto-
sowany w ró¿nych dziedzinach medycyny: w kardiochirur-
gii w trakcie przeszczepów p³uc i serca, w neurochirurgii
zw³aszcza w operacjach krêgos³upa, na oddzia³ach trudno
goj¹cych siê ran w szczególno�ci u pacjentów z cukrzyc¹,
a tak¿e na oddzia³ach chirurgii plastycznej i rekonstrukcyj-
nej [3]. W stomatologii najszersze zastosowanie ¿el boga-
top³ytkowy znalaz³ w periodontologii oraz w implantologii
[10,17].

W dostêpnej literaturze w badaniach prowadzonych z
wykorzystaniem PRP, ocenia siê wp³yw tego biomateria³u
na procesy gojenia tkanki kostnej, natomiast niewiele jest
doniesieñ na temat wp³ywu PRP na procesy gojenia tkanek
miêkkich. Autorzy zgodnie podkre�laj¹, ¿e zastosowanie
¿elu bogatop³ytkowego wp³ywa na zmniejszenie krwawie-
nia �ródoperacyjnego oraz przyspieszenie gojenie tkanek,
co równie¿ uda³o nam siê zaobserwowaæ w naszych bada-
niach [1,2,4,7].

Dok³adne poznanie mechanizmów zwi¹zanych z pro-
cesami regeneracji i gojenia tkanek, dzia³ania czynników
bior¹cych udzia³ w tych procesach oraz ich wzajemnego
zwi¹zku stanowi podstawê ewentualnych terapeutycznych
modyfikacji tych procesów.

Wnioski

Na postawie przeprowadzonych obserwacji klinicznych
stwierdzono przyspieszenie procesu gojenia b³ony �luzo-
wej jamy ustnej u pacjentów z zastosowanym ¿elem boga-
top³ytkowym. U wszystkich pacjentów z zastosowanym PRP
zaobserwowano zmniejszenie krwawienia �ród- i poopera-
cyjnego.
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Streszczenie
Celem pracy by³a ocena wgajania materia³u tkan-

kowego (allograftu têtniczego) i protezy impregnowa-
nej srebrem w masywnym zaka¿eniu protezy naczy-
niowej.
W pracy przedstawiono zastosowanie przeszczepu
têtniczego pobranego ze zw³ok w czasie pobrania
wielonarz¹dowego (50 chorych) i impregnowanej so-
lami srebra protezy naczyniowej (27 chorych w wie-
ku). Badania wykonywano w Katedrze i Klinice Chi-
rurgii Naczyniowej, Ogólnej i Transplantacyjnej Aka-
demii Medycznej we Wroc³awiu w latach 1999-2004.
U wszystkich chorych wykonywano przed zabiegiem
operacyjnym i w obserwacji pooperacyjnej badania
obrazowe: ultrasonografiê duplex-doppler i scyntygra-
fiê leukocytami znakowanymi Technetem-99.
Badaniem scyntygraficznym z u¿yciem leukocytów
znakowanych Technetem-99m potwierdzono ustêpo-
wanie zaka¿enia po wymianie zainfekowanej protezy
naczyniowej na homograft têtniczy i protezê impre-
gnowan¹ solami srebra.

COMPARISON OF HEALING OF
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SILVER - COATED VASCULAR
PROSTHESIS IN INFECTED
ENVIRONMENT
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PONIATOWSKIEGO 2, 50-326 WROC£AW

APUPKA@CHIRN.AM.WROC.PL

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-
tained. In the postoperative follow up no perigraft fluid
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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 (II group) were without immunosuppression;
- 27 patients (group III) 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 AB0,
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

Wynik badania scyntygraficznego, który wykazuje
zwiêkszon¹ migracjê znakowanych technetem leuko-
cytów w kierunku zastosowanej protezy impregnowa-
nej solami srebra, ka¿e stosowaæ tak¹ protezê w za-
ka¿eniach z du¿¹ ostro¿no�ci¹ i wy³¹cznie w sta-
nach zagro¿enia ¿ycia.

S³owa kluczowe: proteza naczyniowa impregno-
wana solami srebra, allograft têtniczy, infekcja prote-
zy naczyniowej, scyntygrafia znakowanymi Tc-99 leu-
kocytami.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 54-55,(2006),57-61]

Wstêp

Infekcja po operacjach naczyniowych, w szczególno�ci
po wszczepieniu protez z materia³ów sztucznych stanowi
jeden z najwiêkszych problemów terapeutycznych w chi-
rurgii naczyniowej [1]. Rutynowe stosowanie protez naczy-
niowych spowodowa³o wzrost ilo�ci leczonych operacyjnie
chorych, a jednocze�nie zwiêkszenie liczby powik³añ infek-
cyjnych. Infekcja protezy naczyniowej jest czêsto przyczy-
n¹ kalectwa lub �mierci chorego [1-3]. Podstaw¹ postêpo-
wania terapeutycznego jest usuniêcie zaka¿onej protezy
naczyniowej z odtworzeniem ukrwienia koñczyny [1-8]. Do
rekonstrukcji naczyñ u¿ywa siê zarówno w³asnych têtnic
jak i ¿y³ chorego, a tak¿e materia³u homologicznego - ¿y³
lub têtnic pobranych od dawcy narz¹dów [1-3]. Zastosowa-
nie materia³u tkankowego w miejsce substancji syntetycz-
nej u³atwia proces gojenia ogniska zapalnego. W szczegól-
nych wypadkach, kiedy nie ma mo¿liwo�ci u¿ycia materia-
³u tkankowego auto- lub homologicznego, mo¿na zaka¿o-
n¹ protezê naczyniow¹ wymieniæ na protezê nas¹czan¹
antybiotykami lub impregnowan¹ solami srebra [4-7].

Materia³ i metoda

Przeprowadzono badanie prospektywne, nierandomini-
zowane. W latach 1999 - 2003 operowano w Klinice 77 cho-
rych z ciê¿kim zaka¿eniem protezy naczyniowej, których
leczenie polega³o na wymianie protezy naczyniowej na ho-
mologiczny materia³ têtniczy przechowywany sposobem
zimnego niedokrwienia (50 chorych w wieku od 42 do 71
lat) lub na protezê o zwiêkszonej odporno�ci na infekcjê -
proteza poliestrowa impregnowana solami srebra i uszczel-
niana kolagenem (27 chorych od 52 do 65 lat).
Chorych kwalifikowano do trzech grup:
- I grupa licz¹ca 24 chorych leczonych z zastosowaniem
�wie¿ych homograftów têtniczych i immunosupresj¹;
- II grupa licz¹ca 26 chorych leczonych z u¿yciem �wie¿ych
homograftów têtniczych, ale bez protekcji immunosupresji;
- III grupa obejmuj¹ca 27 chorych, których zaka¿on¹ prote-
zê naczyniow¹ wymieniono na protezê dakronow¹ impre-
gnowana solami srebra i uszczelnian¹ kolagenem.
Wyniki badañ opisywano pos³uguj¹c siê badaniami obra-
zowymi: przede wszystkim scyntygrafia i badanie w trans-
misyjnym mikroskopie elektronowym, a tak¿e tomografia
komputerowa, ultrasonografia z podwójnym obrazowaniem
i angiografia, wykonywanymi przed i po wymianie zainfeko-
wanej protezy na homograft têtniczy lub protezê impregno-
wan¹ solami srebra. W ka¿dym przypadku wykonywano
badania mikrobiologiczne. Kwalifikuj¹c chorych z zaka¿e-
niem protezy do przeszczepu têtniczego wykonywano u
biorcy i dawcy badania grup g³ównych krwi, uk³adu zgod-
no�ci tkankowej HLA i wykonywano próbê krzy¿ow¹. U
dawcy przeszczepu têtniczego wykonywano równie¿ ba-
dania wirusologiczne i serologiczne. Przed zabiegiem ope-
racyjnym i obserwacji pooperacyjnej wykonywano u wszyst-
kich chorych badania laboratoryjne, badania mikrobiologicz-
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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 mg/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 I - Chi kwadrat
ANOVA (N=12, df=6)=69,14286 p< ,00000; grupa II - Chi
kwadrat ANOVA (N=14, df=6)=82,77551 p< ,00000; grupa
III - Chi kwadrat ANOVA (N=17, df=6)=98,34454 p < ,00000.
. The remission of the Tc-99 leucocytes was obtained in the
group I 36,62% (in the 27 month: median 77,3cm2±5,5, mean
76,76 cm2±8,46; before the surgery: 124,7 cm2±7,05,
mean120,0 cm2±24,44), in the group III 40,13% (in the 27
month: median 74,1cm2±10,45, mean 67,13 cm2±14,34;
before the surgery: 120,1 cm2±24,0, mean 112,53
cm2±28,06), in the group II - 44,26% (in the 27 month: me-
dian 70cm2±6,3, mean 66,9 cm2±14,55; before the surgery:
127,8 cm2±7,4, mean 120,02 cm2±22,76). The migration of
the TC-99 leucocytes was statiscticaly significant in the
group I and II in the 18 month in the observation period (p ³
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 III 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

ne i badania obrazowe: USG Duplex-Doppler, scyntygrafiê
znakowanymi Technetem-99 leukocytami.

Wyniki

U wszystkich chorych rozpoznano badaniem klinicznym
masywn¹ infekcjê protezy naczyniowej z przetokami ropny-
mi w obu pachwinach i krwawieniem spowodowanym nie-
szczelno�ci¹ zespolenia ramienia protezy naczyniowej z têt-
nic¹ udow¹ wspóln¹. Zaka¿enie potwierdzono badaniem
Duplex-Doppler, w którym stwierdzono przestrzenie p³yno-
we wokó³ protezy naczyniowej oraz przede wszystkim bada-
niem scyntygraficznym, z u¿yciem znakowanych technetem
leukocytów, wykazuj¹cym ich masywn¹ migracjê do zainfe-
kowanej protezy. Badaniem bakteriologicznym tre�ci ropnej
z przetok w pachwinach wykryto we wszystkich przypadkach
bakteriê Staphylococcus aureus MRSA (Methicillin-resistant).
We wszystkich przypadkach potwierdzono obecno�æ tre�ci
ropnej wokó³ protezy naczyniowej. W posiewach pobranych
z okolicy protezy wykazano infekcjê Staphylococcus aureus
MRSA, identycznie jak w okolicy zespoleñ obwodowych. W
ka¿dym z tych przypadków usuniêto zaka¿on¹ protezê na-
czyniow¹ i wykonano p³ukanie przestrzeni zaotrzewnowej,
kana³ów ramion protezy i miejsc zespoleñ w pachwinach roz-
tworem Betadyny. U 50 chorych zastosowano materia³ tkan-
kowy - homograft têtniczy pobrany ze zw³ok w czasie pobra-
nia wielonarz¹dowego. Z powodu braku materia³u do prze-
szczepu tkankowego oraz wykluczenia mo¿liwo�ci zastoso-
wania przês³owania pozaanatomicznego zdecydowano siê
u 27 chorych na zastosowanie protez naczyniowych dakro-
nowych, impregnowanych srebrem. Allografty i protezy te
wszyto w miejsce poprzednich zespoleñ. Miejsca zespoleñ
naczyniowych ob³o¿ono g¹bkami nas¹czonymi Gentamycy-
n¹. 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 miesi¹ca po zabiegu nie wykazano prze-
strzeni p³ynowych wokó³ protezy. W posiewach krwi nie stwier-
dzono bakteriemii. Utrzymuje siê natomiast zmniejszona
migracja leukocytów znakowanych Tc 99 do protezy naczy-
niowej w badaniu scyntygraficznym i nieznacznie podwy¿-
szony poziom bia³ka CRP w surowicy krwi (10-20 mg/l) /3/.
W innych badaniach laboratoryjnych stwierdzono spadek fi-
brynogenu i leukocytów do prawid³owego poziomu.

Wykazano istotne statystycznie ró¿nice w ustêpowaniu
migracji leukocytów znakowanych Tc-99m w obrêbie po-
szczególnych grup. Grupa I - Chi kwadrat ANOVA (N=12,
df=6) = 69,14286 p< ,00000; grupa II - Chi kwadrat ANOVA
(N=14, df=6)=82,77551 p< ,00000; grupa III - Chi kwadrat
ANOVA (N=17, df=6)=98,34454 p < ,00000. W analizie scyn-
tygramów w programie AREA TRACER wykazano zdecy-
dowany spadek gromadzenia siê leukocytów wokó³ homo-
graftu têtniczego i protezy impregnowanej solami srebra
(mniejsze pole powierzchni) w 6 miesi¹cu po zabiegu ope-
racyjnym. Tendecja zmniejszania siê pola powierzchni gro-
madzenia leukocytów znakowanych Tc-99m utrzymywa³a
siê we wszystkich grupach chorych do koñca obserwacji
(do 27 miesi¹ca). Najwiêksze tempo spadku obserwowano
w grupie I z zastosowaniem allograftów bez immunosupre-
sji, a najmniejsze w grupie II gdzie stosowano protekcjê
homograftów w postaci leku obni¿aj¹cego odporno�æ (Cy-
klosporyna A). Powierzchnia ta by³a znacznie mniejsza w
porównaniu z badaniami wykonanymi przed operacj¹.
Zmniejszenie pola migracji znakowanych leukocytów w sto-
sunku do badania przed przeszczepem têtnicy lub zasto-
sowaniem protezy z solami srebra wynosi³o ostatecznie w
grupie I 36,62% (w 27 miesi¹cu wynosi³o: mediana
77,3cm2±5,5, �rednia 76,76 cm2±8,46; przed zabiegiem:
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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 patient,s live.
3. Application of silver-coated dacron prosthesis should be
regarded as an intermediate step between the replacement
of infected graft with patient,s own veins or arterial hom-
ograft.
4. The use of silver-coated vascular prosthesis in treatment
of prosthetic grafts infections requires further scrupulous
observation.

124,7 cm2±7,05, �rednia 120,0 cm2±24,44), w grupie III
40,13% (w 27 miesi¹cu wynosi³o: mediana 74,1cm2±10,45,
�rednia 67,13 cm2±14,34; przed zabiegiem: 120,1 cm2±24,0,
�rednia 112,53 cm2±28,06), a najwiêksze by³o w grupie II -
44,26% (w 27 miesi¹cu wynosi³o: mediana 70cm2±6,3, �red-
nia 66,9 cm2±14,55; przed zabiegiem: 127,8 cm2±7,4, �red-
nia 120,02 cm2±22,76). Istotnie statystycznie ró¿nice w ustê-
powaniu migracji znakowanych Tc-99m leukocytów obser-
wowano miêdzy grupami I i II w 18 miesi¹cu od zabiegu
operacyjnego (p ³ 0,015649, test U Manna-Whitneya). Nie
obserwowano ró¿nic statystycznie istotnych w zmniejsza-
niu siê gromadzenia leukocytów znakowanych Tc-99m miê-
dzy grupami I i III oraz II i III. W ka¿dym przypadku braku
zmniejszenia siê lub zwiêkszeniu siê pola powierzchni gro-
madzenia znakowanych leukocytów w stosunku do bada-
nia wykonywanego wcze�niej stosowano w leczeniu anty-
biotyki o potwierdzonej skuteczno�ci w antybiogramie wy-
konanym z zaka¿onej protezy naczyniowej.

Dyskusja

Wed³ug stosowanej klasyfikacji infekcyjnych powik³añ w
chirurgii naczyniowej po zastosowaniu protez naczyniowych,
zaka¿enia protez w omawianych przez nas przypadkach
okre�lone zosta³o jako stopieñ III wed³ug Szilagy [1-4]. Byli
to chorzy z zaka¿eniem ca³ej protezy naczyniowej, z prze-
tokami ropnymi i krwawieniem z zespoleñ naczyniowych.
Przy tak masywnym zaka¿eniu istniej¹ przede wszystkim
wskazania do u¿ycia przeszczepów tkankowych w miejsce
usuniêtej protezy [1-3, 8-16]. Alternatyw¹ jest u¿ycie protez
naczyniowych o zwiêkszonej odporno�ci na zaka¿enie -
najczê�ciej nas¹czanych antybiotykami (np. Ryphampicin)
[4, 6, 7]. W ostatnich latach podejmowane s¹ próby stoso-
wania protez naczyniowych impregnowanych srebrem w
leczeniu zaka¿eñ naczyniowych. Pozytywne wyniki prze-
prowadzanych badañ in vitro nad skuteczno�ci¹ tego ma-
teria³u nie zawsze uzyskuj¹ potwierdzenie w badaniach kli-
nicznych [4, 5, 7]. Dyskusyjne jest dzia³anie soli srebra w
protezach naczyniowych jednocze�nie impregnowanych
srebrem i nas¹czanych antybiotykami [7]. Wskazuj¹ na to
badania do�wiadczalne in vivo [7]. Jednak szerokie zasto-
sowanie w medycynie biomateria³ów impregnowanych sre-
brem stanowi równie¿ wskazanie do ich u¿ycia w chirurgii
naczyniowej [3]. Ze wzglêdu na wymienione wcze�niej za-
strze¿enia, co do u¿ycia protez naczyniowych impregno-
wanych srebrem nale¿y je stosowaæ w wybranych przypad-
kach zaka¿eñ w chirurgii naczyniowej.

Wnioski

1. Postêpowaniem z wyboru w leczeniu zaka¿eñ naczynio-
wych jest stosowanie homologicznego materia³u tkankowe-
go.
2. W przypadkach ciê¿kiego zaka¿enia protezy naczynio-
wej z towarzysz¹cym masywnym krwotokiem wymiana za-
infekowanej protezy na impregnowan¹ solami srebra mo¿e
byæ jedynym w³a�ciwym postêpowaniem ratuj¹cym ¿ycie
chorego.
3. Zastosowanie protezy dakronowej impregnowanej sre-
brem nale¿y traktowaæ jako pomost w wymianie zaka¿onej
protezy naczyniowej na ¿y³y w³asne chorego lub homograft
têtniczy.
4. Zastosowanie srebrnej protezy naczyniowej w zaka¿e-
niach protez w chirurgii naczyniowej wymaga dalszej, wni-
kliwej obserwacji.
.
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