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Streszczenie

Wdrazanie do zastosowan medycznych wyroboéw produkowanych przy uzyciu technologii
przyrostowych stwarza koniecznos$¢ opracowywania metod modyfikacji powierzchni adekwatnych
do ich specyfiki. Wysokoporowate implanty kregostupowe z Ti6Al4V zapewniajg lepsze efekty
terapeutyczne dzicki mozliwo$ci trwalego potaczenia ich z koscig. Konieczne jest jednak
opracowanie metod modyfikacji powierzchniowych w celu poprawy ich interakcji z organizmem.

Celem pracy bylo opracowanie hybrydowej metody modyfikacji powierzchni
wysokoporowatego implantu migdzykregowego, ktéra pozwoli na poprawe funkcjonalnosci
implantu w kontekscie jego krotko- i dlugoterminowej interakcji z organizmem. Praca obejmuje:
opracowanie postaci probek, ktore odzwierciedlaja specyfike wysokoporowatych implantéw
migdzykregowych, weryfikacje ich wlasnosci po wytworzeniu technologia SLM oraz opracowanie
modyfikacji z wykorzystaniem metod elektrochemicznych ibiodegradowalnych powtok
polimerowych.

Posta¢ probek opracowano zgodnie z kryteriami okreslonymi na podstawie przegladu
literatury. Zaprojektowany implant charakteryzowal si¢ otwarta strukturg oraz wysoka
porowato$cig przy roéwnoczesnym zapewnieniu mozliwosci tatwego manipulowania podczas
implantacji oraz wytrzymato$ci mechanicznej adekwatnej do planowanego zastosowania.

Ocena wstepna wytworzonych probek obejmowata badania majace na celu okreslenie
doktadnosci odwzorowania zaprojektowanego implantu oraz jego podstawowych parametrow
takich jak porowato$§¢ rzeczywista, wytrzymatos¢ mechaniczna istruktura materiatu.
Po pozytywnej ocenie probki poddano modyfikacjom elektrochemicznym z wykorzystaniem
utleniania anodowego (UA) i plazmowego utleniania elektrolitycznego (PEO).

Modyfikacje elektrochemiczne miaty na celu wytworzenie na powierzchni implantu stabilnej
warstwy tlenkowej. Modyfikowane implanty oceniono pod wzgledem jednorodnosci, topografii
i sktadu chemicznego powierzchni, zwilzalno$ci oraz wlasnosci korozyjnych 1idegradacji
w symulowanych warunkach tkankowych. Po analizie wynikéw do dalszych modyfikacji
wytypowano probki po PEO, ktore charakteryzowaly si¢ hierarchiczng topografiag powierzchni,
ktora w procesie modyfikacji zostata wzbogacona o Ca i P, ograniczonym wydzielaniem Ti, Al i V
do symulowanego §rodowiska tkankowego oraz stabilnymi wtasciwosciami korozyjnymi.

Probki po PEO w kolejnym etapie modyfikacji pokryto powtoka biodegradowalnego
polimeru. Zastosowano 3 rodzaje powtok: chitozan (Cht) oraz chitozan z dodatkiem berberyny
wniskim (ChtBBR low) iwysokim (ChtBBR high) stezeniu. Powloki naniesiono metoda
zanurzeniowa.

Warstwy polimerowe posiadaty niejednorodny charakterem wynikajacy z agregacji polimeru
w zaglebieniach wokot ziaren osadzonego proszku, ktorego obecno$¢ wynikata z zastosowanej
technologii wytwarzanie. Mimo to, powloki korzystnie wptyngty na zwilzalno§¢ powierzchni
implantow, ktora po pokryciu polimerem wykazywaly charakter hydrofilowy oraz znacznie
ograniczaly ilosci jonow metali przenikajacych do Srodowiska. Powtoki charakteryzowaty si¢
dlugim procesem catkowitej degradacji >6 tygodni, a warianty wzbogacone substancja czynng
przedtuzonym uwalnianiem substancji do $rodowiska. Badania cytotoksycznosci wykazaty
pozytywny wptyw warstwy Cht i ChtBBR low na zywotno$¢ komorek fibroblastow. Wysokie
stezenie berberyny wykazywato dziatanie toksyczne.

W toku badan za najbardziej korzystny wariant uznano ten modyfikowany poprzez
plazmowe utlenianie elektrochemiczne z naniesiong powloka chitozanu bez dodatku substancji
czynnej. Zastosowana modyfikacja zapewnila znaczace ograniczenie ilo$¢ jonow metali
przenikajacych do Srodowiska, hydrofilowa powierzchni¢ oraz dobre warunki do proliferacji
komorek.

Zaplanowany plan badan wykonano w petnym zakresie. Uzyskane wyniki moga przyczyni¢
si¢ do rozwoju terapii medycznych kregostupa w odcinku szyjnym i pozytywnie wplyng na zdrowie
oraz jakos¢ zycia pacjentow.






Summary

The implementation of products manufactured using additive technologies for medical
applications creates the need to develop methods to modify their surfaces to the specificity of
the application. High-porosity spinal implants with Ti6Al4V provide better therapeutic effects due
to the possibility of permanent bone connection. However, it is necessary to develop methods for
surface modification to improve their interaction with the body.

The purpose of the study was to develop a hybrid method for modifying the surface of
a highly porous intervertebral implant, which will improve implant functionality in the context of
its short- and long-term interaction with the body. The work includes the development of sample
forms that reflect the specificity of highly porous intervertebral implants, the verification of their
properties after fabrication with SLM technology, and the development of modifications using
electrochemical methods and biodegradable polymer coatings.

The samples were formed according to criteria determined on a basis of the review of the
literature. The designed implant was characterized by an open structure and high porosity, ensuring
the possibility of easy manipulation during implantation and a mechanical strength appropriate for
the planned application.

The initial evaluation of the samples produced included tests aimed at determining the
precision of the reproduction of the designed implant and its basic parameters, such as actual
porosity, mechanical strength, and material structure. After positive evaluation, the samples were
electrochemically modified using anodic oxidation (UA) and plasma electrolytic oxidation (PEO).

Electrochemical modifications were intended to create a stable oxide layer on the implant
surface. Modified implants were evaluated in terms of homogeneity, surface topography and
chemical composition, wettability, corrosive properties, and degradation under simulated tissue
conditions. After the analysis of the results, samples after PEO were selected for further
modifications, which were characterized by a hierarchical surface topography, which was enriched
with Ca and P in the modification process, limited release of Ti, Al, and V into the simulated tissue
environment, and stable corrosive properties.

In the next stage of modification, the PEO samples were covered with a coating of
biodegradable polymer. Three types of coatings were used: chitosan (Cht) and chitozan with
the addition of berberine at low (ChtBBR low) and high (ChtBBR high) concentrations.
The coatings were applied by immersion.

The polymer layers had a heterogeneous character resulting from the aggregation of the
polymer in the cavities around the grains of the deposited powder, the presence of which resulted
from the manufacturing technology used. Despite this, the coatings had a positive effect on the
wettability of the implant surface, which after coating with polymer showed a hydrophilic character
and significantly reduced the amount of metal ions penetrating the environment. The coatings were
characterized by a long process of complete degradation >6 weeks, and variants enriched with the
active substance with prolonged release of the substance into the environment. Cytotoxicity studies
have shown a positive effect of the Cht and ChtBBR low layers on fibroblast cell viability. High
concentrations of berberine showed toxic effects.

During the research, the most beneficial variant was found to be the one modified by plasma
electrochemical oxidation with a chitosan coating without the addition of the active substance.
The applied modification ensured a significant reduction in the amount of metal ions that penetrate
the environment, a hydrophilic surface, and good conditions for cell proliferation.

The planned research plan was carried out in full. The results may contribute to
the development of medical therapies for the cervical spine and will have a positive impact on
the health and quality of life of patients.



Spis tresci

o]0 4 =01 1 3
Y074 =1 N | 2P 5
YUY Y7 2 N 7
SIS TRESCI vttt euttteeeeuttteeseuttteesetttee s ettt e e saabteeesanbteeeeabbeeesasbeeesanbbeeesabbeeesaasbeeesansbaeesannbaeesansreeesennsees 8
I VVPROWADZENIE .evttuuueeeeeeettttuueseeeeeesassunaeeeeesssesssnnseeeeesssssmnnsessesssssssmneesssessssssnnnnsssssssssnsnnnnns 10
1. PRZEGLAD LITERATUROWIY ..euueeiitieeettneeettueeestnneeessnnneesstnneeessnnesssnnasesssnseesssnneesssnneeessnneeessnnneessen 12
1. Budowa i fizjologia tKANKi KOSENEJ ..........eeeueieiuieeiiieiieeit ettt 12
1.1. Przebudowa thanKi KOSENE) .........ccccueeeueiiiiiiiieeeet ettt 14

1.2. Proces osteointegracji tkanki kostnej z implantem ...............ccoueeeeevvveeciveeeesiieeeecieieeeceee e 17

2. Problematyka zwyrodnien w 0brebie KregoSTUPQ ...............ceeccuveeeeciereesiiieeeciieeeeceaeescseaessseeeesisesaeenees 19
2.1. Strategie leczenia zwyrodnieri w obrebie Kregostupa..............cccueeecvueeeeecvveesiiieeeeiiieeesciee e 21
2.1.1. IMPIANTY COIAMUCZNG....c....vvveeeeeeeeeeeeee et ee e e ettt e e e ettt e e e eaaa e et saaasssseaessssaessasseann 25

2.1.2. IMPIANLY MELAIOWE ...ttt e ettt e ettt e e et e e e e e e ettaaesssaaaesasseaan 25

2.1.3. IMPlanty POLIMEIOWE..............oeueierieeiieeieeee ettt ettt sae et esnee e 27

2.1.4. Implanty KOMPOZYEOWE..........coueeeneeeiiieeieesieesieeet ettt ettt sae et esnea e 27

2.1.5. Wysokoporowate implanty drukOWGANE ..............coceeervueeneeeniieenieesieeeieesieeeiee e 28

3. DIUK 3D W MEAYCYNIE ...ttt ettt sttt s e st e st e st e s neesneasnee e 30
3.1. Selektywne topienie |aSerowe W MedyCYNi.............cccueeeevureeeiiereeiiiieeeeiiieeesiieeaeasireeeeesiseseesanes 31

3.2. Regulacje i bezpieczeristwo wykorzystanie druku 3D W medyCynie ............ccccvvueeeccrveeeecveeeannnn, 36

4. Implanty tytanowe stosowane w chirurgii KregoStUPQ ..............ceeecueeeeiieeeeeiiieeeciieeescieeeesiveeeeesvea e 38
4.1. Charakterystyka tytanu i JegO STOPOW ............cccecueeeeiiueeeeiiireeeiiieeeesiseeeeestsseessssaessssssssissssennses 38

4.2. Wptyw wtasnosci powierzchniowych stopdw tytanu na ich interakcje z organizmem .............. 41
4.2.1. Sktad chemiczny WarstWy POWI€IrZCANIOWE).............ceeecuueeeeeeiireeeiiieesiiieeesiiieeescieaesssenens 42

4.2.2. TOPOGrafiQ POWICIZCANI ......eveeiiseeeeeeseeee et eetee st e ettt a et a e s etteaesssteaesasteassanseeeas 44

4.2.3. ZWIIZAINOSE ..ottt ettt ettt st e st e st esne e 46

4.3. Metody modyfikacji i funkcjonalizacja powierzchni implantOw...............ccoceeevcvveeeecvseeciieeeerenn.

Z TIGAIZV wytwarzanych QAAYtYWNIE.............eeeeeeeeeiieeiee ettt eee st e e e ee ettt e e e e e e ssssaeaaaeeesiens 47
4.3.1. Metody elektroOCREMICZNE. ...........ccceeeeeeiieeiee et ee ettt e e e e et a e e e e esssaseaaaeesesnes 48
4.3.1.1.Utlenianie GnOGdOWE ..............ccceuueeeeeueieeiiieeeeiiee et e esieeessiee e esisteeesireaenaes 49
4.3.1.2.Plazmowe utlenianie elektrolityCzne ..............ccccuueeeeeccivereeeeeeesiiiiiieseeesesiisveeaaaan, 50

4.3.2. POWIOKI POIIMEIOWE.......cccceeeiiiiie ettt e e e e ettt e e e e e s sttt a e e e e esstaasaaaaaeessnes 50
4.3.2. T CRIEOZAN ...ttt ettt sttt ettt e aee e 51
B - 1= o T-1 4 Y Lo IR 52

5. Podsumowanie przeglqau [IEEIALUIY ............coeeeueeeeeeeeeeeeee et eette et e e e sttt a e e etta e s ssteaesssseaesaseaeesnees 54
[I]. CZESC BADAWCZAB ....ceevvvevereeeeeeereeeeeseeesesesssssesesssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssnsnns 57
0= I ' [ A 57
2.MALEIIAT AO DAAN ...ttt ettt e e st s e st e st e sateesseesbaesseesbeasseanas 57
D B 0] o o Tole )V Lo L= 1) o[ 1 £V AR 57

2.2, WYLWOIZENI@ IMPIANTU......oeeeeeeeieeeee et tee ettt e e e sttt e e ettt e e et e e e e tteaesnteaesasseaaesnteaennees 60
1Y =2 e Y] (o [ o e Io Lo T H SR 60
3.1, AlGOrytm POSLEPOWGANIQ. ........cueeeeeeeeiieeieeeeeecieeee e e e eeeeete e e e e e et ttaaa e e e e eessistsaaaaaaeeassssssesaaeeaasnans 60

3.2. Zastosowane metody modyfikacji oraz przygotowanie probek do badari................................. 63
3.2.1. Funkcjonalizacja powierzchni z wykorzystaniem metod elektrochemicznych.................. 63

3.2.2. Funkcjonalizacja powierzchni Z WykorzyStani€m ...............cccceueeeeeeeeeesiiveeeeeeeeeiiiisveeeaseessiinns
biodegradowalnej POWIOKi POIIMEIOWE]............cccueeieeeieeeeieeeeeee et e e e ssea e 64

I Y (=1 V][ 7.0 Lo (o B S 66

3.2.4. Przygotowanie zgtadow metalografiCznych............cccocceeeeeeceveeecieeeeiiieeeecieeescea e 66

3.2.5. Ekspozycja na srodowisko imitujgce Srodowisko tkankowe................ccceeecvveeeccveeesnennn. 66

3.3. Metodyka prowadzeniQ DAGQAI ...............coeecueiieeeiieeeeeeeeeee e e este e e e s eaea e s sreeaessaeaeenees 66
3.3.1 0CeNna POrOWALOSCI FZECZYWISEE ......uveveeeeeeeciieeieeeeeeeecietee e ee et tctateea e e e e sssaraaaaeeeeeans 66



3.3.1.1. Pomiar gestosci materiatu metodq hydrostatyczng ............cccccceeeeveevvenseeeneennne 67

3.3.1.1. Pomiary porowatosci z wykorzystaniem piknometrii helowei.............................. 67
3.3.2. Mikrotomografia KOMPULEIrOWG .............ccoceeeiueieneieiiieieesit ettt 68
3.3.3. Ocena witasnosci MECAANICZNYCR ...........coccueeieeeeeeeeieeeeeeeeeee e ee e stea e s caeaeesseaaeeans 68
3.3.4. 0OCENA MIKIOSKODOW ......ccceeveeeeeeeeeieeeeetee e ettea e ettt eeeettaeessaaa e e tseaesssseseessssaesssssaannnes 69
3.3.4.1. MikroSkopiQ SWIELING ..........cccuvveeeeeeeesiiieeeeeeie e ette e e st eeetea et a e e staeaeenaeas 69
3.3.4.2. Skaningowa Mikroskopia eleKtronOWa ..............ccceeecveeeeecvieeecirieeesiieeeeceea e 69
3.3.5. ProfilometriQ OPtYCZNG .........cceeecueeenueeeiiieieeet ettt ettt 69
3.3.6. Analiza sktadu chemicznego EDS .............cooueeieieneieiiieieesie ettt 70
3.3.7. Analiza sktadu chemiCZNEGO XPS ........cccuueveeeiiiiiieiieeestt ettt 70
3.3.8. Analiza sktadUu fAZOWEGO XRD ........cccueeuiieniieiiieieeteee ettt 70
3.3.9. Ocena wiasnOoSCi KOrOZYJNYCH.........cocuueeueieieeiieeet ettt 71
3.3.10. Ocena jonow uwalnianych do SrOAOWISKQ .............c.c..eeeeeeuveeeiiiieeeciieeesieeeesiieeeesviaeeeans 71
3.3.11. POMUGIY ZWIlZAINOSCi ....vveeeeeiseeeeeeeeeie ettt e e ette e ettt a e et taa e e e taaaeestasaeessasaeassseaaeanes 72
3.3.12. Ocena kinetyki uwalniania sUbStANCIi CZYNNE] ...........ueeeeueeeeiiieeeeciieeesieeeesiieaeesiveaeeanns 72
3.3.13. OCENA CYLOLOKSYCZNOSCI vo.veeeeeeeeeiie e eetee e et e e e ttee e e tate e e e saaeesaaaeessssaeassseaenanes 72
. WK DOUQE ...ttt ettt ettt e s e st e sat e st e sateenateesaeenanes 74
4.1. Ocena wstepna - metodyka i analiza WYNIKOW ............cccceeeveienieesiienieeiieseese e 74
4.1.1. Ocena zgOdNOSCI WYMUAIOWES .......cccueeeueieniieesiieesiieeietesiee ettt esite et esieeesiteesseesaneesneenanes 74
4.1.2. Mikrotomografia KOMPULEIOWQ .............ccoeeeerueiineeeiiiiesieesitt ettt 76
4.1.3. Struktura MetaloGrafiCZNg..........ccooveeeeuiienieeiiieeeet ettt 76
4.1.4. POrOWGALOSC [ZECZYWISTA ...eeeeeeeeeeeiieeeeieteeetieeeeeeteaaevaaeesssaaessssaeastsaaeessssssessssasasssesananes 77
4.1.5. Ocena wytrzymatoSCi MECNANICZNE] .............ueeeeveeeeeiiieeeeieeeeieeeeceeeesceeeesiaeaeesseaeeaans 78
4.2. Funkcjonalizacja powierzchni z wykorzystaniem metod elektrochemicznych............................ 78
4.2.1. OCENA MIKIOSKOPOWAG ......ccceeeeeeeeeeeeeie et eettee e e teeeettta e ettt e e e e tsaaeesasaeessasaeassseaananes 78
4.2.2. TOPOGrafiQ POWICIZCRANI....cccueveseeeeeeeeiiie e eetee e st eeeete e e ste e e et e e s saeaesaseaassssaeaeennes 81
4.2.3. Sktad chemiczny warstwy POWI€rZCANIOWE] ..........ccccuueeeeecueeeeiirieeeeiiieeesiiiseesiieeesiieaeennns 82
4.2.4. Analiza sktadu fazowego XRD
4.2.5. Ocena WHASNOSCi KOTOZYJNYCR.........oeeeeviieeeeieeeeieeeeeteeeete e ssta e e et aeseaea e s sseaaesssseaesanes
4.2.6. Ocena uwalniania jondw metali do STOAOWISKQ ...........ccccueveeccieeeeiiieeesciieeescieeeesiieeeans 86
B AT | o | Lo X oSSR 87
4.2.8. POUSUMOWAGNIE ......eeeeniieeeiit ettt ettt et e ettt e e st e e s saseeesaasteeesbsesenaaes 88
4.2.9. ANGLZA SKIQAU XPS ..ottt ettt ettt et s it e e sabteeessbbesenaes 90
4.3. Funkcjonalizacja powierzchni probek z wykorzystaniem biodegradowalnej ................cccccuuuennn.
POWIOKI DOIIMEIOWEY ...ttt e e e et e st e e ettt e e et e e st e e s sttt e eeasseaasassenaans 91
4.3.1. Ocena morfologii WYtWOIZONEj WAISEWY ..........cc.eeeeecuieeeeeiiresiirieeesiieeessisesessisisssssssesesnnns 91
4.3.2. Ocena WHASNOSCIi KOTOZYJNYCR.........oeeeeriieeeiiieeeieeeeteeeete e sstae e e stta e s sate e s sseaaesssaeaenanes 94
4.3.3. Ocena jonéw metali uwalnianych do SrodOWISKQ .............c.c.ceveccueeeeeciieeecciieesiieeescieaeens 95
4.3.4. POMIQrY ZWIlZAINOSCi cc....vvveeeeeeeeeee ettt et e et e st e e ettt aesaaeaeessaaaessseaananns 96
4.3.5. Kinetyka uwalniania DEIrDEIYNY.............eeeeeeeeecieeeieee ettt e e eeetesttaa e e e e e essisaeaaaaeeesnenes 96
4.3.6. OCENA CYLOLOKSYCZNOSC ..oeeeeeeeeeeeeeieeeeeeeeeteeeeetee e et e e ettt e e e e aeesasaeesrssaeastseaenaaes 97
I 0 (VL Lo U UPPN 100
6. WWIUOSKI ...ttt ettt ettt ettt e et e e sttt e et e e et e e ettt e et e e e ettt e e et e e e e stneeeaibeeeeas 109
I Y R 110



I. Wprowadzenie

Rozwo6j cywilizacji pozwala na wydluzanie si¢ zycia i zmiang struktury wieku
w spoteczenstwie. Stanowi to wyzwanie dla medycyny 1 inzynierii biomedycznej,
poniewaz wzrasta liczba pacjentow, przy rownoczesny wzroscie poziomu ich potrzeb
ioczekiwan. Ukierunkowanie medycyny na jej personalizacje stwarza potrzebe
opracowywania rozwigzan dedykowanych nie pod dang jednostke chorobowa, a doktadna
specyfike okreslnego przypadku medycznego. Nadzieja dla rozwoju medycyny
spersonalizowanej sg technologie przyrostowe, ktore coraz czesciej znajdujg zastosowania
kliniczne.

Jednym z najcze$ciej wystepujacych schorzen w obrebie uktadu mig$niowo-
szkieletowego jest zwyrodnienie kragzka miedzykregowego. Proces jego degradacji wynika
z fizjologicznego starzenia si¢ tkanek jednak moze by¢ on poglebiany przez nadmierne
obcigzanie kregostupa wynikajace np. z siedzacego trybu zycia. Zmiany zwyrodnieniowe
w obrebie krazka miedzykregowego moga niekorzystnie wptywac na organizm i komfort
zycia, poniewaz kompresja, deformacja i relokacja dysku moze powodowac ucisk na
okoliczne struktury tkankowe, w tym tkanki uktadu nerwowego. Ucisk opon i korzeni
rdzeniowych, a w skrajnych przypadkach rdzenia krggowego moze wigzaé si¢
z przewleklym bolem, dretwieniem, a nawet zaburzeniami czucia i poglebiajacym sig
niedowtadem konczyn. W przypadku dlugotrwalego bolu i znacznych probleméw
neurologicznych, konieczne jest zastosowanie leczenia operacyjnego majacego na celu
przywrdcenie fizjologicznej wysokosci pomigdzy kregami 1 odbarczenie struktur
nerwowych.

Najczgsciej stosowang technika leczenia operacyjnego jest wytworzenie fuzji krggow
(spondylodeza) poprzez zastgpienie uszkodzonego krazka migdzykregowego implantem
lub autoprzeszczepem kostnym. Pomys$Inos$¢ zastosowanej terapii w duzym stopniu zalezy
od specyfiki wykorzystanego implantu. Implanty w postaci autoprzeszczepu kosci mimo
korzystnych z punktu widzenia osteointegracji wilasciwosci nie znajdujg szerokiego
zastosowania szczegélnie u osob starszych, u ktérych moze wystgpowac osteoporoza.
Najczgsciej, stosuje si¢ implanty wykonane z PEEK, ktérego wiasciwosci mechaniczne sa
bardzo zblizone do wlasciwosci tkanki kostnej, jednak charakteryzuja si¢ staba
osteointegracja oraz sklonnoscig do tworzenia biofilmu. Rozwigzaniem coraz czgs$ciej
znajdujagcym  zastosowanie kliniczne s3a implanty miedzykrggowe wytworzone

np. z Ti6Al4V metodami przyrostowymi. Dzigki zastosowaniu technologii przyrostowych
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mozliwe jest wytworzenie wysokoporowatego implantu o wlasnos$ciach niemozliwych do
osiggniecia przy uzyciu tradycyjnych metod wytwarzania. Wytworzona struktura porowa
zapewnia przestrzen do przerostu tkanki w giab implantu przy rownoczesnym zapewnieniu
odpowiedniej sztywnosci i wytrzymatos$ci mechaniczne;.

Implanty z Ti6Al4V wytwarzane przyrostowo charakteryzuje si¢ dobrg
biokompatybilnoscig i wtasno$ciami osteokondukcyjnymi jednak ze wzgledu na zawartos$¢
Al 1 V wymagaja stosowania modyfikacji powierzchniowych, poprawiajacych ich
interakcji z organizmem. Mimo wysokiej doktadno$ci metod przyrostowych wytworzone
implanty charakteryzuja si¢ wysokim rozwinigciem powierzchni co dodatkowo utrudnia
ich modyfikacj¢. Ograniczony dostgp do powierzchni wewngtrznych stanowi wyzwanie
dla procesu modyfikacji, ktory powinien zapewni¢ uzyskanie jednorodnej powierzchni
o korzystnych wiasciwosciach w calej objetosci implantu.

W pracy podjeto probe opracowania metody modyfikacji powierzchni
wysokoporowatego implantu miedzykregowego, ktora zapewni poprawe jego wilasnosci
osteointegracyjnych. W celu zapewnienia kréotko- 1 dlugoterminowych korzysci
zastosowano dwuetapowa modyfikacje z wykorzystaniem metod elektrochemicznych
i biodegradowalnych powtok polimerowych. Opracowana jednorodna powloka
wytworzona w procesie utleniania anodowego 1 plazmowego utleniania elektrolitycznego
miata na celu zapewnienie trwalego dziatania barierowego i korzystnych wtasciwosci
powierzchni dla dlugoterminowej osteointegracji. Dodatkowa powtoka polimerowa miata
na celu wspomaganie osteointegracji wjej poczatkowej fazie poprzez zapewnienie
warunkow korzystnych do adhezji 1 proliferacji komodrek. Badania prowadzono wytacznie
na specjalnie zaprojektowanych 1 wytworzonych préobkach, ktore odzwierciedlajg
specyfike rzeczywistych implantow miedzykregowych. Dzigki temu uzyskane wyniki maja
wysoki potencjat aplikacyjny.
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II. Przeglad literaturowy
1. Budowa i fizjologia tkanki kostnej

Uktad ruchu stanowi jeden z najbardziej rozbudowanych uktadéw w organizmie
czlowieka. Gléwnym zadaniem narzadu ruchu jest kontrola motoryki poszczegdlnych
konczyn, a takze ochrona waznych narzadéw takich jak ptuca i mézg czy magazynowanie
mineratléw. Uktad ruchu jest ztozony z tkanki kostnej i chrzestnej oraz Sciggien wigzadet
1 migsni, ktére charakteryzujg si¢ bardzo zroznicowanymi witasnosciami oraz funkcjami.
Gtowng czescig narzadu ruchu jest szkielet zbudowany z tkanki kostnej. Pozostate tkanki
tacza poszczegélne kosci oraz pozwalaja na przenoszenie obcigzen miedzy nimi.
Porownujac do standardowych materiatow inzynierskich budowa tkanki kostnej jest bardzo
ztozona. Ze wzgledu na skomplikowany ksztatt poszczegélnych kosci, ich zroznicowane
umiejscowienie 1 funkcj¢ w organizmie, konieczno$¢ zapewnienia odpowiedniej
sztywnosci oraz plastycznos$ci, odpornosci na uszkodzenia i mozliwosci samoleczenia
tkanka kostna charakteryzuje si¢ niejednorodna, wielofazowsq i anizotropowa strukturg.
Wszystko to powoduje, iz cho¢ pozornie zastgpienie tkanki kostnej implantem wydaje sie
proste, to stanowi ono niezwykle wyzwanie dla inzynierii biomedyczne;.

Traktujgc tkanke kostng jako materiat inzynierski nalezy ja zakwalifikowac jako
material kompozytowy zlozony ze zwigzkow hydroksyapatytowych (HAp) 1 kolagenu
z dodatkiem proteoglikanow, biatek niekolagenowych i wody. Najogdlniej przyjmuje si¢,
ze sktadniki nieorganiczne odpowiadaja za wlasnosci wytrzymato§ciowe, natomiast
organiczne za witasnosci plastyczne kosci. Cho¢ tkanka kostna wystepuje u wszystkich
kregowcow, jej specyficzna budowa zalezna jest od konkretnego gatunku, wieku, plci oraz
umiejscowienia w organizmie. Z makroskopowego punktu widzenia tkanka kostna jest
materialem niejednorodnym, porowatym 1 anizotropowym. Istotnym jest fakt,
ze charakteryzuje si¢ hierarchiczng strukturg, w ktérej zmiany na poziomie
nanometrycznym wplywa na ostateczne wtasnosci danej kosci [1], [2], [3].

Lokalne wtasnos$ci tkanki kostnej sg $cisle zwigzane z jej miejscowa porowatoscia,
ktéra w obrgbie jednej koSci moze si¢ zmienia¢C w sposdb ciagly od 5 do 95%.
W warunkach rzeczywistych wyr6znia si¢ zazwyczaj 2 rodzaje tkanki kostnej
— wysokoporowata kos¢ gabczasty (beleczkowatg) oraz niskoporowa kos¢ zbitg (korowa)
(Ryc.1.). Ko$¢ gabczasta charakteryzujaca si¢ porowato$ciag na poziomie 50-95%
wystepuje zazwyczaj w koSciach prostopadto$ciennych, ptaskich oraz w centralnych

czgsciach kosci dlugich. System otwartych poréw wypetniony jest szpikiem, ktory petni
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funkcje krwiotworczg. Macierz kostna w kosci gabczastej ma posta¢ poltaczonych ptytek
1 beleczek o grubosci ok. 200 um. Uktad poszczegdlnych beleczek jest ztozony i Scisle
powigzany ze sposobem obcigzania danej struktury kostnej — uktad macierzy kostnej
ksztattowany jest przez organizm w taki sposob, aby zapewni¢ optymalne wilasnosci
mechaniczne przy rownoczesnym zachowaniu jak najmniejszej masy kosci. Ko$¢ zbita
charakteryzuje si¢ porowatoscig na poziomie 5-10%. W przeciwienstwie do kosci
gabczastej, komorki kosci zbitej uktadaja sie w S$ciSle okreslony sposob tworzac
cylindryczne struktury zwane osteonami, ktorych srednica wynosi ok. 200 pm. Wickszos¢
wolnych przestrzeni w zbitej macierzy kostnej stanowia cylindryczne pory wypetnione

naczyniami krwiono$nymi, ktore umozliwiaja odzywianie tkanki kostnej [3], [4].

Okostna

Y, o @
X el 2 &7 7t L
\! i 1) * Szpik kostny

Osteocyty

Nzczynia
krwionosns

Ryc. 1 Schemat budowy kosci [5]
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1.1. Przebudowa tkanki kostnej

Cho¢ w makroskopowym ujeciu szkielet jest narzadem statycznym, na poziomie
mikroskopowym charakteryzuje si¢ wysoka dynamikg zmian, ktéra wynika ze
zmieniajacych si¢ warunkow obcigzeniowych, wzrostu oraz skonczonej zywotnosci
poszczegbdlnych komorek budujgcych kos¢. W poczatkowej fazie rozwoju organizmu
tkanka kostna charakteryzuje si¢ grubowloknistg struktura, w ktorej wtokna kolagenowe
nie sa uporzadkowane. Tkanka gruboziarnista wystepuje w organizmie w czasie jego
dynamicznego rozwoju tj. do ok. 5 roku zycia a nastepnie stopniowo zastgpowana jest
tkankg drobnowldknista, w ktorej widkna kolagenowe sg skierowane zgodnie z kierunkiem
wzrostu kosci. Dojrzata struktura drobnowldknista zapewnia wyzszg wytrzymalo$¢ tkanki,
ale powoduje znaczny spadek dynamiki jej przebudowy i wzrostu. U dorostych osobnikow
tkanka gruboziarnista wystepuje jedynie w kosteczkach stuchowych, w szwach 1 stykach
Sciggien z koscig oraz podczas procesu gojenia si¢ ran takich jak ztamania czy pekniecia
kosci [5], [6].

Czynniki wplywajace na procesy wzrostu, przebudowy oraz samonaprawy kosci sg
ztozone i wynikajg z fizjologicznych wzorcéw organizmu oraz czynnikéw mechanicznych
1 hormonalnych wystgpujacych w organizmie. O ile proces wzrostu i modelowania
wystepuje gltownie w dziecinstwie, a proces samonaprawy jedynie w przypadku
wystgpienia urazéw, to proces przebudowy jest statly i odgrywa fundamentalng role
w funkcjonowaniu organizmu [4].

Przebudowa kos$ci zachodzi powierzchniowo w obrebie beleczek kosci gabczastej
oraz osteonow kosci zbitej. Proces przebudowy nie jest przeprowadzany indywidualnie
przez poszczegdlng komorke, ale przez grupe komorek, ktore Frost [4], [6] okreslit jako
»podstawowa jednostka wielokomorkowa” (ang. Basic Multicellular Units — BMU)
(Ryc.2.). BMU postepuje w zdefiniowanej sekwencji proceséw A-R-F (aktywacja —
resorpcja — formowanie). Ze wzgledu na zrdéznicowane procesy inicjowane podczas
procesu przebudowy kosci w obrgbie BMUs mozna wyodrebni¢ poszczegdlne komorki,
ktore odpowiedzialne sg za poszczegolne funkcje [4], [6], [7]:

e Osteoblasty (OC) — zréznicowane komorki mezenchymalne odpowiedzialne za

wytwarzanie kosci

e Osteoklasty (OB) — wielojadrzaste komorki makrofagowe odpowiedzialne za

usuwanie kosci poprzez kwasowg demineralizacje ko$ci oraz enzymatyczne

rozpuszczanie kolagenu
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e Komorki wysciotki kostnej — nieaktywne osteoblasty, ktore osiadajg na
powierzchni kosci, gdy proces przebudowy jest nieaktywny. Komorki te moga by¢
jednak aktywowane przez czynniki chemiczne i/lub mechaniczne

e Osteocyty — nieaktywne osteoblasty osadzone w wewngtrznej czeSci macierzy
kostnej.  Niektorzy autorzy sugeruja, iz posiadaja one wlhasnosci
mechanosensoryczne. Na podstawie zbieranych bodzcéw inicjuja one proces

przebudowy kosci[3], [4], [8].

Naczynia wlosowate

Komaorki wysciotki kostnej /
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Ryc.2. Schemat BMUs w miejscu przebudowy kosci. Czerwone strzatki wskazujq kierunek
przepltywu sygnatu stymulujgcego przebudowe tkanki kostnej generowany przez osteocyty[8]

Procesy samonaprawy kosci, a wiec jej odbudowy w przypadku wystapienia urazu
powodujacego przerwanie cigglosci tkanki kostnej, stanowig jeden z najbardziej
niezwyktych proceséw biologicznych zachodzacych w organizmie. Odbudowa cigglosci
ko$ci, powstala wskutek ztamania, procesu chorobowego czy interwencji chirurgicznej
aktywuje procesy kostnienia zblizone do proceséw wystepujacych w trakcie ksztalttowania
zarodka w zyciu ptodowym. Proces uzupelniania ubytkéw kostnych moze przyjmowac
forme¢ kostnienia §réd chrzegstnego (wytworzenie chrzastki, ktora stopniowo wapnieje
i przeksztatlca si¢ wtkanke kostng), $rodbtonkowego (tworzenie tkanki kostnej
bezposrednio przez osteoblasty) lub pozycyjnego (sekwencja A-F-R przez BMUs) [4], [5].

W zaleznosci od rozmiaru ubytku kostnego mozna wyr6zni¢ gojenie pierwotne
1 wtorne. Gojenie pierwotne wystepuje w przypadku powstania stabilnej waskiej szczeliny
1 polega na probie bezposredniego uformowania si¢ tkanki kostnej. W przypadku
wigkszych ubytkéw, w ktorych poszczegoélne fragmenty kosci nie maja zapewnionej
wystarczajgcej stabilno$ci nastgpuje gojenie wtorne, ktore sktada si¢ z szeregu stopniowo

pokrywajacych si¢ etapow (Ryc.3.) [3], [4], [9]:
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Tworzenie si¢ krwiaka — uszkodzone naczynia krwiono$ne w obrebie naruszonej
tkanki kostnej powodujg naptyw krwi do ztamania. Makrofagi usuwaja martwa
tkanke 1 inicjujg migracj¢ niezréznicowanych komorek mezenchymalnych do rany
tworzac grubowldknistg tkanke (kalus).

Tworzenie kostniny — komodrki mezenchymalne pod wpltywem czynnikéw
biologicznych i mechanicznych ro6znicuja si¢ w chondrocyty, osteoblasty
i fibroblasty. Poszczegdlne komorki zaczynaja syntezowaé charakterystyczng dla
siebie macierz zewnatrzkomorkowq. Puste przestrzenie wypetniane sg stopniowo
grubowtoknistg tkanka kostna, ktora przesuwana jest w glab kalusa. W centralnej
czesci kalusa w procesie chondrogenezy tworzona jest chrzastka.

Twardnienie kostniny — tkanka chrzestna wypetniajaca kalus dojrzewa i degraduje
inicjujac osteogeneze, podczas ktdrej nastepuje ostateczna odbudowa unaczynienia
tkanki. Kostnienie chrzgstne trwa, az cato$¢ chrzastki zastgpiona zostanie ko$cig
a miejsce ubytku kostnego uzyska pelng stabilnos$¢ 1 wystarczajaca sztywnos¢.
Przebudowa ko$ci — po catkowitym skostnieniu i zabliZznieniu si¢ rany inicjowane
sg procesy przebudowy tkanki, majace na celu przywrdcenie pierwotnej struktury
1 ksztattu kosci. Powrdt kos$ci do stanu sprzed urazu jest bardzo dtugi i trwa ok rok.
Po jego zakonczeniu przebudowa kosci trwa nadal w sposob fizjologiczny.

N G - )
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sie krwiaka kostniny kostniny twardej kosci

; Regeneracja
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Ryc.3. Schemat etapow wtornego gojenia kosci [10]

Procesy leczenia zlaman s3 waznym obszarem badan w ramach inzynierii
biomedycznej. W ostatnich latach wielu badaczy stworzylo teorie i modele symulacyjne,
ktére pozwalaja na lepsza stymulacje zrostow kostnych i dobdér odpowiedniej terapii.
W modelach tych czesto wykorzystuje si¢ modele matematyczne oparte na elementach

skonczonych, co pozwala korelowa¢ lokalne naprezenia i odksztalcenia, ci$nienie
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hydrostatyczne czy ilo$¢ odpowiednich komorek i1 zwigzkéw tworzacych macierz
zewnatrzkomorkowa (kolageny, proteoglikany, mineraty, woda) w miejscu ztamania

z dynamika proceséw kosciotworezych [117, [12], [13], [14], [15], [16], [17], [18].

1.2. Proces osteointegracji tkanki kostnej z implantem

Gdy uszkodzenie tkanek jest zbyt duze, by procesy samonaprawcze mogty
przywroci¢ sprawnos¢ organizmu konieczne jest czasowe lub trwate zastgpienie ubytku
elementem implantowanym. Wprowadzenie implantu, a wigc ciala obcego do tkanki,
wplywa znaczaco na procesy kosciotworcze. Zeby implant spelniat swoja funkcje, musi
stworzy¢ bezposrednie funkcjonalne 1 strukturalne potaczenie z zywa tkanka kostng [19],
[20]. Aby osteointegracja byta trwata polaczenie implant-ko§¢ musi nastgpi¢ zarbwno na
ptaszczyznie biomechanicznej jak i chemicznej. Polaczenie chemiczne miedzy tkanka
kostng, a implantem nastepuje bezposrednio po wprowadzeniu go do organizmu. Polega na
bezposredniej interakcji materialu z substancjami wystepujacymi w okalajacych tkankach.
Wsréd materiatéw charakteryzujacych si¢ wysoka osteokonduktywnoscig warto wymienic
tytan, ktéry adsorbuje na powierzchni jony wapnia, magnezu oraz fluoru oraz ceramike
hydroksyapatytowa, ktora ze wzgledu na podobienstwo chemiczne do tkanki kostnej wigze
si¢ z nig chemicznie. Wigzania chemiczne sg bardzo slabe, gtownie ze wzgledu na
nieznaczng grubo$¢ polaczenia oraz ciggte mikroruchy obcigzanego fizjologicznie
implantu. Cho¢ potaczenie chemiczne nie jest trwate, jego charakter i rodzaj interakcji
implantu z pltynami ustrojowymi wplywa znaczaco na dalszy rozwoj osteointegracji [21].
Potaczenie biomechaniczne (interlocking) jest procesem dtugotrwatym i1 polega na
mechanicznym polaczeniu implantu z ko$cia poprzez wrastanie tkanki w powierzchnig
implantu. Mimo, iz w ujeciu makroskopowym technika implantacyjna wymaga jak
najlepszego dopasowania ksztattu implantu do uzupetnianego ubytku, aby potaczenie byto
trwate dopasowanie poszczegélnych struktur musi nastapi¢ na poziomie mikroskali.
Co wigcej, ze wzgledu na wzajemne oddziatywanie implantu z tkanka w poczatkowej fazie
osteointegracji dochodzi do czasowej resorpcji tkanki kostnej, co powoduje pogorszenie
stabilizacji zespolenia. Dopiero odbudowa $wiezej tkanki kostnej w nowych warunkach
obcigzeniowych pozwala na wtorng stabilizacje i powstanie trwatego potaczenia [22].

Doktadny przebieg osteointegracji zalezy od wielu czynnikéw. Przebiega on
dynamicznie 1 wieloetapowo. Wlasno$ci powierzchni wszczepianego materialu maja
znaczacy wpltyw na odpowiedz tkankowa. Reakcje tkanki mozna podzieli¢ na faze

niekomorkowa oraz komorkowsg. Faza niekomorkowa rozpoczyna si¢ bezposrednio po
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zetknigciu implantu z ptynami ustrojowymi, od adsorpcji protein na wszczepiony materiat.
Na jej przebieg majg wptyw zaréwno wilasnosci materiatu tj. chropowatos¢, zwilzalnos¢,
topografia, powierzchniowy tadunek elektryczny jak i srodowisko tkankowe tj. pH, sktad
jonowy, temperatura, grupy funkcyjne bialek i1 pozostatych substratéw w okolicy
okotowszczepowej. Poczatkowo do powierzchni implantu przylaczane sa mate, szybko
dyfundujace proteiny, ktore stopniowo zastgpowane sg duzymi biatkami o silnym
powinowactwie do powierzchni wszczepu. Biatka te charakteryzuja si¢ obecnoscia kwasu
arginiloglicylazaparaginowego (RGD), ktory ze wzgledu na adhezje 1 wlasnosci
hemotaktyczne promuje po6zniejsza adhezje osteoblastoéw iwptywaj na dojrzewanie
1 mineralizacje macierzy zewnatrzkomoérkowej [23], [24].

W kolejnej fazie do powierzchni implantu przytaczane sa zewnatrzkomoérkowe biatka
macierzy oraz biatka blony komodrkowej i1 cytoszkieletu, ktore indukuja poézniejsza
odpowiedz komodrkowa w postaci migracji irdznicowania komorek. Przebieg tej fazy
uwarunkowany jest silami jonowymi oraz sitami Van der Waalsa [23]. Na tym etapie
implant otoczony jest macierza zlozong z kolagenu, glikoprotein, proteoglikanow
i czynnikow wzrostu, ktore nie tylko stanowia rusztowanie dla komoérek umozliwiajac im
przylaczanie si¢ i dalsza organizacje, ale rowniez mediator sygnalow biologicznych,
umozliwiajacy komunikacj¢ migdzy komodrkami i poszczegolnymi biatkami macierzy [23],
[25].

Gdy do komorek osteocytow zaczynaja naptywac¢ odpowiednie sygnaty inicjowana
jest faza komorkowa, ktoérg mozna podzieli¢ na okresy przylaczania, adhezji, migracji,
proliferacji 1 réznicowania komoérek. Pod wptywem sit jonowych i sil Van der Wallsa
komorki przytaczaja sie do powierzchni materiatu. Najbardziej krytycznym momentem
procesu osteointegracji jest moment adhezji komorek do powierzchni implantu, a wiec
bezposredniego kontakt z materialem, ktéry nastgpuje juz kilka godzin po wszczepieniu
implantu w kos¢. Udzial w adhezji biorg zardwno receptory bton komorkowych (integryny)
jak 1 zewnatrzkomorkowe biatka matriksu (kolagen, fibronektyna, laminina, vitronektyna)
oraz cytoszkieletu (aktyna, talina 1 vinkulina). Interakcje miedzy materialem
a poszczegolnymi biatkami, a takze ilo§¢ komorek, ktore trwale przylgna do powierzchni
decyduja o pdzniejszej proliferacji i roznicowaniu komorek, a tym samym o pomys$lnosci
osteointegracji [26], [27].

Po zakonczeniu etapu adhezji nastepuje migracja 1 proliferacja komorek.
Komorki stopniowo zasiedlaja cala powierzchni¢ implantu i1 zaczynaja réznicowac.

W przypadku implantdow wysokoporowatych komorki stopniowo zasiedlaja wnetrze
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rusztowania. Ostatnig fazg osteointegracji jest tworzenie niezmineralizowanej macierzy
zewnatrzkomorkowej. W skafoldach  wypelnienie porow macierzg umozliwia
rébwnomierng proliferacj¢ komodrek wewnatrz poréw dzigki czemu calo$¢ implantu
przerasta tkanka kostng. Gdy wytworzona macierz dojrzewa nastgpuje jej stopniowa

mineralizacja [23], [24], [28].

2. Problematyka zwyrodnien w obrebie kregostupa

Zmiany zwyrodnieniowe kregostupa (Ryc.4) sa bardzo powszechne i stanowig
ponad polowe rozpoznan medycznych w obrebie ukladu migéniowo-szkieletowego.
Dane medyczne z USA wykazuja, Ze rocznie rejestrowanych jest ponad 15 mln nowych
przypadkéw zmian w obrebie krggostupa takich jak zwyrodnienie krazka
miedzykregowego, krggozmyk czy dyskopatia [29]. Rownoczesnie szacuje si¢, ze wsrod
catej populacji aktualnie na bol kregostupa skarzy sie 4-33% populacji [30]. Badania
przesiewowe  wykorzystujace obrazowanie medyczne wykazuja, ze zmiany
zwyrodnieniowe nie od razu prowadza do pogorszania jakos$ci zycia pacjentow, poniewaz
zwlaszcza w poczatkowej fazie moga nie dawaé objawow bolowych, jednak z czasem

poglebiaja si¢ wpltywajac znaczaco na jako$¢ zycia [31], [32].

Rdzen
kregowy

Ucisk

Osteofity
(narosla kostne)

Zwyrodnienie dysku
-zwezenie dysku

Osteofity
(narosla kostne)

Kanat
kregowy

Ryc.4. Schemat krggosiu z widocznym zwyrodnieniem dysku [38]
Choroby uktadu mig$niowo-szkieletowego sa najczgstsza przyczyna silnego,
dhugotrwatego bolu oraz niepelnosprawnosci fizycznej [30]. Zmiany w obrebie kregostupa
prowadza bowiem do dalszej deformacji kolejnych kregoéw, ktora spowodowana jest

nieprawidlowym przenoszeniem obcigzen, zwezenia kanatu krggowego, kompresji tkanek
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oraz ucisku nerwoéw. To za$§ moze prowadzi¢ do zmian neurologicznych jak na
przyktad brak stabilnosci w obrebie kregostupa, drzenie 1dretwienie konczyn,
ograniczenie czucia oraz niedowtad [30], [31], [33], [34]. Mimo ciagtego rozwoju
medycyny, wzrostu $wiadomosci pacjentdow oraz rozwoju nieoperacyjnych technik
leczenia zmian zwyrodnieniowych kregostupa przektadajacych si¢ na lepsza profilaktyke
tych schorzen, liczba wykonywanych zabiegow operacyjnych wcigz wzrasta [35], [36].

W latach 1998 — 2014 w USA wzrost ten wynosi az 118 % [35], [37].

Przerwanie
wewnetrznych lameli
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Ryc.5. Proces tworzenia si¢ przepukliny migedzykregowej (na podstawie [39])

Fragmentem kregostupa szczegélnie narazonym na zmiany zwyrodnieniowe jest
odcinek szyjny. Chociaz odcinek ten zbudowany jest jedynie z 7 najmniejszych kregdw
przedzielonych 6 krazkami migdzykregowymi charakteryzuje si¢ on niezwykla
ruchomoscig 1 wysokim ryzykiem wystgpienia zmian patologicznych. Ze wzgledu na
konieczno$¢ zapewnienia odpowiedniego podparcia i stabilizacji glowy poszczegodlne
kregi w odcinku szyjnym cechujg si¢ r6zng ruchomoscia wynikajacg z ich ksztaltu oraz
umiejscowienia. Wraz z wiekiem 1 nadmiernym obcigzaniem struktur w obrebie kregostupa
szyjnego moze dochodzi¢ do uszkodzen i zwyrodnien szczegélnie w obrebie krazkow
miedzykregowych. Krazki, umozliwiajace ruch pomiedzy kregami fizjologicznie stanowia
az 22% dhugosci tego odcinka kregostupa. Wraz z wiekiem w wyniku fizjologicznego
starzenia si¢ organizmu oraz w wyniku urazow dochodzi do ich sptaszczania 1 dehydratacji,
co przektada si¢ na gorsza amortyzacje kregéw i moze prowadzi¢ do uszkodzen korzeni
nerwowych generujac objawy bolowe oraz problemy neurologiczne. Degradacja krazka

miedzykrggowego jest procesem wieloetapowym (Ryc.5.). W poczatkowej fazie krazek
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ulega protruzji polegajacej na sptaszczeniu i systematycznym uwypukleniu si¢ krazka.
Zmiany te nasilajg nieodpowiednie obcigzanie w obrgbie kregostupa prowadzac do
dalszych uszkodzen, ktore moga skutkowac catkowitym przerwaniem cigglos$ci pier§cienia
wloknistego, a w przypadkach skrajnych nawet znacznego przemieszczenia catego dysku
badz poszczegdlnych kregow wzgledem siebie (kregozmyk). Postepujace zwyrodnienie
krazka prowadzi do zmian innych struktur w obrebie kregostupa tj. wiezadla czy
wyrostkow stawowych. Generowane wten sposob zmiany anatomiczne Stopniowo

zwigkszaja ucisk na korzenie nerwowe i rdzen kregowy [40], [41].

2.1. Strategie leczenia zwyrodnien w obrebie kregoslupa

Jedna z najpopularniejszych technik leczenia schorzen kregostupa jest fuzja kregow
pozwalajaca na przywrocenie prawidlowego uktadu i stabilizacje kregow [29], [42].
W roku 2020 w samych USA zabieg dysektomii w odcinku szyjnym ze stabilizacja
obejmowat ok. 153 000 przypadkow, a prognozy przewiduja dalszy wzrost do niemal
175 000 zabiegéw w roku 2040 [36]. Wzrost ten wynika w duzej mierze z wydluzania si¢
zycia 1 zmiany struktury wiekowej w spoteczenstwie, ale takze aktualnych trendow
w ortopedii, w ktorej zabieg fuzji kregdw wypiera inne techniki operacyjne zwigzane

z leczeniem tego typu schorzen [35], [36], [37].

Aby wytworzy¢ fuzje kregéow konieczne jest wytworzenie warunkow
umozliwiajacych przerost tkanki kostnej miedzy dwoma stabilizowanymi kregami.
Konieczne jest oczyszczenie przestrzeni miedzykregowej z uszkodzonego dysku, a takze
czesciowe usuniecie blaszki granicznej stanowigcej powierzchnie styku tkanki kostnej
kregu z kragzkiem miedzykregowym. Ze wzgledu na koniecznos¢ zachowania odpowiedniej
wysokosci miedzy poszczegdlnymi kregami w oczyszczong przestrzen miedzykregowa
nalezy wprowadzi¢ implant zapewniajacy podparcie tkanek do czasu zagojenia si¢

przestrzeni miedzykregowej tkankg kostng [41].

Wygenerowanie fuzji kregow (spondylodeza), jako technika leczenia bolu
w obrebie kregostupa zostata zapoczatkowana w 1891 r. przez dr B.E Harda, ktéry
unieruchomit zwichnigte krggi w odcinku szyjnym poprzez sztywne owini¢cie wyrostkow
kolczystych za pomoca srebrnego drutu. Cho¢ pierwszy zabieg wymagal reoperacji ze
wzgledu na obluzowanie drutu, pozwolit on na czasowa redukcje bélu u pacjenta [29], [43].
Technika ta nie zyskata duzej popularnosci, jednak zapoczatkowata poszukiwania metody

umozliwiajacg stabilizacje kregow. Wykazano bowiem, ze unieruchomienie ich
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w odpowiednim utozeniu umozliwia state usuni¢cie bolu odczuwanego przez pacjenta
znaczgco wplywajac na jakos¢ jego zycia. Istotnym ograniczeniem byl jednak brak
odpowiednich materialdw, poniewaz stosowane prety, druty is$ruby w S$rodowisku
tkankowym ulegaty szybkiej degradacji. To za$ przektadato si¢ nie tylko na szybka utratg
stabilno$ci wytwarzanych uktadow implant — ko$¢, ale rowniez prowadzito do lokalnych
1 ogolnoustrojowych reakcji zapalnych spowodowanych kontaktem tkanek z produktami

korozji [29], [43], [44].

Rownolegle do zalazkow wspotczesnej inzynierii biomedycznej i zwigzanej z nig
nauki o biomaterialach rozwijata si¢ transplantologia. W roku 1905 dzigki badaniom
Ch. C. Guthrie dowiedziono, ze reakcja na przeszczepiang tkanke w znacznym stopniu
zalezy od jej pochodzenia. Tkanka pobrana od samego biorcy i wszczepiona w innym
miejscu w organizmie pacjenta nie tylko byta lepiej przyjmowana przez organizm, ale takze
skutecznie podejmowata fizjologiczne funkcje. Odkrycie to pozwolilo na zréznicowanie
przeszczepow na auto- 1 heterogennych [45], [46]. Naukowcy zaczeli wowczas myslec
o tkance jako o materiale, ktdry jest obecny w organizmie cztowieka, a ktory pod wptywem
fizjologicznych procesdw moze ulec regeneracji. Na przetomie pierwszej i drugiej potowy
XX w. chirurdzy zaczeli wprowadza¢ do oczyszczonej z krazka migdzykregowego
przestrzeni migdzykregowej autoprzeszczep pobrany najczesciej z grzebienia biodrowego
badz kosci strzatkowej w celu uzyskania zrostu kostnego stabilizujacego kregi [29], [33],
[43], [44]. Zabieg fuzji kregow z wykorzystaniem przeszczepu kosci (Ryc.6.),
cho¢ przeszedt wiele modyfikacji, stosowany jest nadal i uwazany jest za jeden ze zlotych
standardow leczenia zwyrodnien kregostupa [47]. Zastosowanie tkanki kostnej pobranej od
pacjenta charakteryzuje si¢ bardzo dobrag reakcja organizmu, szybka fuzja kregdéw ze
wzgledu na bardzo dobre warunki osteokondukcyjne oraz odpowiednimi wlasno§ciami
mechanicznymi dzigki bardzo zblizonej wytrzymatosci mechanicznej tkanki kostnej
pobranej do tkanki zastgpowanej. ROwnoczesnie z tym zabiegiem wigze si¢ wiele
ograniczen wynikajacych z zastosowania przeszczepu autogennego. Pobranie fragmentu
kosci powoduje wiele krotko- 1 dlugoterminowych powiktan w miejscu pobrania
tj. bol, mozliwo$¢ uszkodzenia okolicznych nerwow i powstania infekcji czy wystapienia
ztamania badZz deformacji ze wzgledu na czasowe ostabienie i utrate ciaglosci tkanki.
Co wigcej, mimo odpowiednich wlasnosci mechanicznych tkanki kostnej przeszczepione

fragmenty koSci moga ulec zniszczeniu badz osiadaniu pod wplywem dzialania
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fizjologicznych obcigzen w miejscu wszczepienia. Ponadto autoprzeszczep obarczony jest

wysokim ryzykiem powstania stawu rzekomego [29], [31], [33], [43], [44], [48], [49].

S =

Ryc.6. Kliny kostne uzywane do wytwornia fuzji kregow[31]

W celu wykluczenia powiklan wynikajacych z pobrania tkanki do wytworzenia
fuzji kregéw podjeto liczne proby zastapienia przeszczepu autogennego przeszczepem
allogennym badz ksennogennym. Problemem okazaly si¢ ograniczone zasoby dawcow,
mozliwos$¢ przeniesienia choroby od dawcy do biorcy, wptyw warunkéw przechowywania
na wlasno$ci wszczepu oraz utrudniona sterylizacja materiatu szczegélnie w poréwnaniu
do materiatow syntetycznych czy metalowych [31], [50]. Badania prowadzone na
allo- i ksenoprzeszczepach wykazywaty nizsza osteokondukcje¢ 1 osteoindukcje
w porownaniu do przeszczepow autogennych. To za§ przektadato si¢ na wydluzenie
procesu fuzji, czestsze osiadanie implantu oraz czestszg konieczno$¢ wykonania reoperacji

[31], [32], [47], [50], [51], [52].

Mimo czesto satysfakcjonujacych efektow klinicznych przy stosowaniu
przeszczepow kosci, ograniczenia wynikajace z ich specyfiki uniemozliwiajg stosowanie
ich na szeroka skale. Rozw¢) nauki o biomateriatach pozwolita na poszukiwanie
substytutow przeszczepow kostnych i oparcie leczenia zwyrodnien kregostupa poprzez
fuzje kregow wykorzysujaca implanty wytworzone z r6znego rodzaju biomateriatdéw. Duza
zaleta wykorzystania elementow zaprojektowanych i1 wytworzonych z biomaterialdéw nad
przeszczepami kostnymi jest wigksza kontrola nad ostatecznymi wlasnosciami

wszczepianego elementu oraz ich dostepnos¢ [53].

Implanty migdzykrggowe moga by¢ wprowadzane do organizmu w rézny sposob.
Standardowo mozliwe jest wytworzenie fuzji poprzez wprowadzenie implantu w miejsce
zdegradowanego krazka miedzy kregowego z dostgpu tylnego (PLIF — ang. posterior
lumbar interbody fusion), bocznego (TLIF - transforaminal lumbar interbody fusion) oraz

przedniego (ALIF — ang. anterior lumbar interbody fusion). Ksztatt implantu zalezy od
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sposobu jego implantacji (Ryc.8). Poczatkowo fuzje kregow z wykorzystaniem implantow
wykonywano glownie z dostepu tylnego. Dostep ten jest problematyczny gltoéwnie ze
wzgledu na konieczno$¢ operowania w okolicy worka oponowego i korzeni rdzeniowych.
Co wigcej, zabieg fuzji kregdbw ma zastosowanie gltownie w odcinku szyjnym
1 ledzwiowym, w ktérych wystepuje lordoza. W celu zapewnienia jak najlepszego
odtworzenia pozycji spoczynkowej kregostupa implanty czesto wyprofilowane sa w ksztatt
klina, ktérego implantacja z dostgpu tylnego jest utrudniona. Procedur¢ PLIF (Ryc.7.)
mozna stosowac jednostronnie lub dwustronnie wykorzystujac 1 lub 2 podiuzne implanty

(Ryc.8B).

D [socc 2
Ryc.7 Schemat przedstawiajgcy Ryc.8. Przyktadowe implanty
wprowadzenie imlantu miedzykregowego miegdzykregowe stosowane w procedurze
z dostepu tylnego[54] A—TLIE, B- PLIF, C - ALIF[55]

Dostep boczny umozliwia ograniczenie operowania w poblizu korzeni rdzeniowych
i worka oponowego, cho¢ w momencie wprowadzania implantu konieczne jest pewne
przesunigcie worka do linii przy$rodkowej. TLIF bazuje na implantach ,,bananowych”
(Ryc.8A), ktore podpieraja kregi obustronnie. W procedurze tej konieczne jest stosunkowo

mate pole operacyjne.

Dojscie przednie, ma zastosowanie przy zabiegach jednopoziomowych lub
w przypadku operacji rewizyjnych po zabiegu TLIF. Przedni dostgp pozwala na
operowanie z dala od struktur nerwowych, jednak wymaga dostgpu przeztrzewnego co
zwieksza ryzyko wystgpienie urazu trzewnego badz naczyniowego. ALIF umozliwia
wykonanie petlnej dysektomii irozleglego usunigcia blaszki granicznej co wspomaga
osteointegracj¢ implantu. Implanty do ALIF pozwalaja na stabilniejsze osadzenie implantu
w kregostupie poprzez umieszczenie w ich konstrukcji §ruby lub samoblokujacych ostrzy

[54], [56], [57].
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2.1.1. Implanty ceramiczne

Materiaty ceramiczne, do ktorych zaliczane sg hydroksyapatyty (HA), fosforan
wapnia (CaP), fosforan trojwapniowy (TCP) i bioszklo, ze wzgledu na wysokie
powinowactwo chemiczne do ko$ci stosowane sg w implantologii jako substytuty ko$ci
[58]. Zwiazki wapnia i fosforu bedace gtownym budulcem matrycy mineralnej tkanki
kostnej, stanowig prawie 70% kosci.[59]. Biomaterialy ceramiczne stwarzaja dobre
warunki do adhez;ji i proliferacji komorek, dzigki czemu zapewniaja dobra osteokondukcje
1 osteointegracje [60], [61]. Apatyty obecne na powierzchni ceramiki bioaktywnej wchodza
w bezposrednig interakcje z koscig dzigki czemu macierz kostna moze zespoli€ si¢ z nimi
[62]. Implanty ceramiczne w postaci klindw badz ptytek wykonanych z ceramiki porowate;j
moga by¢ wykorzystywane w chirurgii kregostupa jako substytut autoprzeszczepu kosci.
Rusztowania ceramiczne wytworzone z ceramiki bioresorbowalnej o strukturze
amorficznej wykazuja wysoka bioaktywno$¢ — materiat ulega resorpcji, rownocze$nie
stymulujac przerost tkanki kostnej [63]. Mimo zblizonych wtasno$ci mechanicznych do
kos$ci, biomaterialy ceramiczne charakteryzuja si¢ ~5-krotnie wyzsza wytrzymatoscia na
sciskanie, ~2-krotnie wyzsza wytrzymatoscia na zginanie jednocze$nie posiadaja
2+5- krotnie nizszej odporno$ci na pekanie [62], [63], [64]. To za$ przeklada si¢ na
stosunkowa wysoka awaryjno$¢ implantdéw ceramicznych. Implanty kregostupowe
wykonywane z biomateriatow ceramicznych moga ulega¢ zapadnieciu, osiadaniu badz
peknigciu. W przypadku uszkodzenia implantu potrzebna jest reoperacja, poniewaz
uszkodzony implant nie zapewnia zachowania odpowiedniej wysokosci migdzy kregami,
a oderwane fragmenty implantu moga migrowaé stwarzajac zagrozenie uszkodzenia
okolicznych tkanek, w tym uszkodzenie rdzenia kregowego. Dodatkowo, mimo
sprzyjajacych warunkéw do osteokondukcji, obserwuje si¢ wytwarzanie tkanki wtdknistej
wokol implantow, szczegdlnie w przypadku jego rozdrobnienia na mniejsze fragmenty

[42], [52], [58], [65]

2.1.2. Implanty metalowe

Biomaterialy metalowe znajduja szerokie zastosowanie w ortopedii, w tym
w chirurgii  krggostupa, ze wzgledu na swoje wilasnosci: wysoka wytrzymatos¢
mechaniczna, niski koszt materialu oraz szerokie mozliwosci ksztattowania i modyfikacji
wiasciwosci, w tym powierzchniowych [66]. Poczatkowo implanty metalowe stosowane

w leczeniu zwyrodnien krggostupa skupiaty si¢ glownie na stabilizacji kregow
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z wykorzystaniem systemu pretow i §rub umieszczanych na tylnej $cianie kregostupa
(Ryc.6.). Stanowity one samodzielne uktady badz dodatkowe wzmocnienie w przypadku
zastosowania auto- lub alloprzeszczepu kosci wprowadzonego na miejsce uszkodzonego
krazka migdzykregowego [29], [67]. Stabilizacja tylna z wykorzystaniem pretow i plytek
znajduje uzasadnienie jako rozwigzanie czasowe majace na celu dodatkowg stabilizacje
w czasie wytwarzania fuzji mig¢dzy stabilizowanymi kregami [67], jednak wigze si¢
z niefizjologicznym przenoszeniem obcigzen, co dlugoterminowo prowadzi do degradacji
innych segmentow kregostupa pacjenta [68], [69]. Systemy stabilizacji kregow
z wykorzystaniem pretow, mimo iz wykorzystuja standardowe wyroby implantacyjne
utrudniajg dostosowanie systemu stabilizacji $ci$le pod konkretnego pacjenta. Prety proste
badz profilowane doginane sg najczgsciej w trakcie operacji co wigze si¢ z wprowadzeniem
napr¢zen do materiatu. Wpltywa to znaczaco na wytrzymato§¢ mechaniczng pretow,
szczegOlnie na wytrzymato$¢ zmeczeniowa, co zwigksza ich awaryjnos¢ [70]. Doginanie
pretow bardzo czgsto powoduje rowniez powstawanie karbow oraz uszkodzenia warstwy

powierzchniowej implantu, co obniza ich odpornos¢ korozyjna [70], [71], [72].

Ryc.6. System stabilizacji kregostupa éparty na srubach i pretach[73]

Biomaterialy metalowe stosowane s3a réwniez do wytwarzania implantow
kregostupowych w postaci klatek migdzykregowych. Ze wzgledu na konieczno$¢ trwatej
ekspozycji na srodowisko tkankowe, implanty tego typu moga by¢ wytwarzane jedynie
z materiatow metalowych przeznaczonych na implanty state takich jak tytan i jego stopy
(Rozdziat 4), stopy tantalu czy stopy magnezu, ktore moga resorbowaé¢ w organizmie
pacjenta [69], [74], [75], [76]. Ze wzgledu na wyzsza sztywno$¢ materiatow metalowych
w stosunku do wtasnosci mechanicznych tkanki kostnej niezalecane jest stosowanie

metalowych implantéw litych.
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2.1.3. Implanty polimerowe

Biomaterialy polimerowe wykorzystywane w medycynie stanowig duza grupe
materiatdéw o bardzo zrdéznicowanych wiasnosciach. Do gléwnych zalet polimeréw mozna
zaliczy¢ tatwos¢ ich ksztattowania zardwno na poziomie makro (ksztatt implantu) jak
imikro (struktura, porowatos$¢), przewidywalng resorpcje, dostgpnos¢ oraz niskg

immunogennos$¢ [69], [77].

Sposrod polimerow stabilnych w srodowisku tkankowym, materiatem najczesciej
wykorzystywanym do wytwarzania implantdow miedzykregowych jest polieteroeteroketon
(PEEK). PEEK charakteryzuje si¢ wysoka trwaloscig, stabilno$cia wtasnosci
mechanicznych w §rodowiskach wodnych oraz modutem Younga zblizonym do naturalnej
ko$ci. Wazng cechg tego polimeru jest rowniez radioprzeziernos¢, ktéra z jednej strony
umozliwia dobre obrazowanie tkanki kostnej przerastajacej wokot implantu, brak
powstawania artefaktow w obrazach TK i MRI oraz wysoka odporno$¢ radiacyjna
pozwalajaca na kilkukrotng sterylizacj¢ promieniami gamma. Utrudnia to jednak wykrycie
uszkodzenia implant oraz kontrolowanie jego potozenia w przypadku relokacji [69], [78],
[79]. Glowna wadg implantéw wykonanych z PEEK jest ich staba integracja z tkanka
kostng ze wzgledu na ograniczong adhezj¢ komorek kostnych do polimeru. W badaniach
wykazano réwniez sktonnos¢ do tworzenia biofilmu na powierzchni PEEK co dodatkowo

ogranicza fuzje [42].

W chirurgii kregostupa PEEK wykorzystywany jest rowniez do wytwarzania
polsztywnych pretow. Dzigki wysokiej bioobojgtonosci oraz wlasnosciom mechanicznym
zblizonym do wilasnosci kosci prety z PEEK moga $cislej przylega¢ do kregostupa
zapewniajac poroOwnywalng stabilno$¢ co prety z tytanu i jego stopow przy zachowaniu
bardziej fizjologicznego przenoszenia obcigzen przez kregostup. Dzigki temu rzadziej
dochodzi do uszkodzen w obrebie nieleczonych segmentéw kregostupa sasiadujacych

z stabilizowanym fragmentem [69], [71]

2.1.4. Implanty kompozytowe

Ztozone wymagania stawiane implantom miedzykregowym oraz brak idealnego
materiatu, ktory taczylby wszystkie zalety poszczegdlnych rozwigzan sktania naukowcow
i producentow implantéw do opracowywania hybrydowych rozwigzan kompozytowych,
ktoére moga taczy¢ zalety roznych materialdéw niwelujac jednoczes$nie ich wady. Jednym

z najczescie] stosowanych polaczen jest wytworzenie rdzenia implantu z PEEK 1 potacznie
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go z plytkami krancowymi wykonanymi z tytanu (Ryc.9.). Potaczenie to pozwala na
uzyskanie korzystnych wlasno$ci mechanicznych dla rdzenia implantu oraz lepsza
osteointegracje ptytki krancowej ze stabilizowanymi kregami. Rozwigzanie to jednak nie
jest idealne, poniewaz takie potaczenie materiatow moze ulega¢ rozwarstwieniu [31], [69],

[80].

Ryc.9. Przyktadowy implant kompozytowy wykonany z PEEK i plytek tytanowych[31]
2.1.5. Wysokoporowate implanty drukowane

Od nowoczesnych implantow miedzykregowych oczekuje si¢ by ich stosowanie
ograniczylo liczbe powiktan bedacych nastgpstwem zabiegu spondylodezy. Konieczne jest
wiec zapewnienie szybkiej osteointegracji z wytworzenie fuzji kregéow. Aby to osiggnad
konieczne jest zapewnienie dobrych wlasnosci powierzchniowych implantu przy
rownoczesnym uzyskaniu korzystnych warunkéw pod wzgledem biomechanicznym.
Aktualnie badania ukierunkowane s3 na doskonalenie technologii addytywnych, ktore
otwieraja nowe perspektywy dla opracowywania zaawansowanych implantow
wysokoporowatych. Cho¢ implanty wytwarzane addytywnie nadal sg obiektem wielu
badan coraz cze$ciej znajduja rzeczywiste zastosowanie kliniczne [29], [31], [64], [81].

Drukowane, metalowe implanty kregostupowe pozwalaja na uzyskanie dobrych
warunkow do osteointegracji dzigki wykorzystaniu tytanu 1 jego stopéw. Zastapienie litej
konstrukcji strukturg porowata umozliwia uzyskanie metamaterialu, ktérego wtasnosci
mechaniczne wynikaja nie tylko z wlasciwos$ci materiatu, ale réwniez jego makrostruktury.
Sztywnos¢ implantow wysokoporowatych wykonanych z Ti6Al14V jest bardzo zblizona do
wlasnosci tkanki kostnej. Dzigki temu mozliwe jest ograniczenie efektu ekranowania
niekorzystnie wplywajacego na remodeling tkanki kostnej. Wolne przestrzenie przy
odpowiedniej strukturze skafoldu umozliwiaja penetracje tkanki w gtab implantu. Dzieki
temu uzyskiwany interlocking jest bardzo stabilny, a wytworzona wewnatrz implantu
tkanka kostna uniemozliwia jego rotacje i przemieszczanie. Mimo, iz implanty tego typu
stosowane sg klinicznie, a pierwszy implant kregostupowy wytworzony addytywnie zostat

wszczepiony ponad 15 lat temu $rodowisko naukowe nie jest zgodne co do parametréw

28



jakimi powinien charakteryzowaé si¢ wysokoporowaty implant mi¢dzykregowy.
Abstrahujagc od kwestii materiatowych 1 potencjalnych modyfikacji pozwalajacych na
poprawe biokompatybilno$ci implantu, (co zostanie omoéwione w kolejnych rozdziatach)
najistotniejszym zagadnieniem zwigzang z wysokoporowatymi implantami drukowanymi
jest charakterystyka ich porowej struktury [11], [82], [83], [84], [85].

Struktura wytworzonych porow oraz ich wielko$¢ determinuje dynamike procesow
osteointegracyjnych. Przestrzen wewnatrz implantu musi by¢ zaprojektowana w taki
sposob, aby mozliwa byla nie tylko penetracja osteocytow w glab implantu, ale rowniez
zapewniona byla przestrzen do dojrzewania tkanki kostnej o wilasciwej budowie
i waskularyzacji. Jednocze$nie implant musi charakteryzowaé si¢ odpowiednimi
wiasno$ciami mechanicznymi. Ze wzgledy na szerokie mozliwosci jakie daja technologie
addytywne teoretycznie mozliwe jest projektowanie implantow, ktére, podobnie jak tkanka
kostna, charakteryzowatyby si¢ losowym uksztattowaniem poréw o réznych rozmiarach.
To podejscie praktycznie uniemozliwia prowadzenie badan i iloSciowa analize wptywu
poszczeg6lnych czynnikow na wuzyskane wyniki terapeutyczne. Stad implanty
wysokoporowate oparte sg zazwyczaj na rusztowaniach zbudowanych na cyklicznie
powtarzajacych si¢ komoérkach elementarnych. Architektura tych komorek oraz ich
wielko$¢ determinuje ostateczne wlasno$ci wytwarzanych implantow [28], [85], [86], [87],
[88], [89].

Analiza literatury dotyczacej rusztowan kostnych nie dostarcza jasnej odpowiedzi na
pytanie o optymalny rozmiar poréw zapewniajacych dobry przerost tkanki kostnej. Podaje
si¢, ze rozmiar poréw umozliwiajacy tworzenie si¢ tkanki w ich wnetrzu zawiera si¢
w przedziale od 100 do 600 um [90]. Badania przeprowadzone przez Taniguchi N. 1 in. [91]
na rusztowaniach o rozmiarach porow 300, 600 i 900 pum wykazaty, ze struktury
o mniejszych porach (300 pm) mogg ogranicza¢ dojrzewanie tkanki kostnej i zmniejszaé
wigzanie mig¢dzy tkanka a implantem. Mniejszej sity wigzania byto rowniez widoczne dla
najwiekszych poréw (900 um). Zjawisko ograniczonego tworzenia si¢ dojrzatej tkanki
kostnej w porach o wiekszych $rednicach zostalo rowniez zaobserwowane przez innych
badaczy. Miato to zwigzek z opdznionym tworzeniem si¢ macierzy zewnatrzkomorkowej
pozwalajacej] na wytwarzanie dojrzatej tkanki. W wigkszo$ci przytoczonych badan
najlepsze efekty uzyskiwane byty dla porow z zakresu 400-600 um [28], [85], [87], [92],
[93]. Jednak badania zespolu B. Chang [94] przyniosty inne wnioski — sugeruja one,
ze uzycie mniejszych poréw (188 um) moze przetozy¢ si¢ na szybsza inicjacje procesow
tworzenia kosci. Wyniki te sg podobne do badan LN. Teixeira [95], ktore wykazuja
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znacznie wyzsza ekspresje komorek przy uzyciu bardzo matych porow (62 um). Tutaj
jednak nalezy wzig¢ pod uwage, ze kréotkoterminowe korzysci wynikajgce z samego
rozpoczecia integracji implantu z koscig nie mogg by¢ preferowane nad dtugoterminowymi
korzy$ciami wynikajagcymi z zapewnienia odpowiedniego odzywienia iunaczynienia

powstajacej tkanki.

3. Druk 3D w medycynie

Obiecujaca technologia produkcyjng dla rozwoju medycyny jest druk 3D stanowiacy
jedna z najwazniejszych technologii XXI wieku [96]. Druk 3D, do ktorego zalicza si¢ wiele
technologii wytwarzania addytywnego, oferuje szeroki zakres dostepnych materiatow
i ostatecznych wtasnosci wytwarzanych elementéw. Dlatego znajduje on zastosowanie
przy wytwarzaniu zar6wno modeli anatomicznych wykorzystywanych podczas nauki,
treningu lekarskiego czy planowaniu operacji, ale rowniez wyrobéw medycznych takich
jak ortezy 1iprotezy, narzedzia -chirurgiczne 1 stomatologiczne, implanty kostne
i stomatologiczne, rusztowania tkankowe, modele tkanek, opatrunki czy nosniki lekow
[82], [97], [98], [99], [100], [101]. Waznym aspektem zwigzanym z drukiem 3D jest duza
tatwo§¢ wprowadzani modyfikacji w ramach wytwarzanego elementu. Dzigki temu
mozliwa jest nie tylko produkcji seryjna, ale rowniez produkcja matoseryjna lub wrecz
spersonalizowana. Mozliwe jest wigc wytwarzanie zardwno implantow klasycznych
produkowanych w pewnym typoszeregu, majacych na celu zaspokojenie potrzeby
szerokiej grupy pacjentow, ale rowniez implantow spersonalizowanych projektowanych
dla konkretnego pacjenta [100], [102].

Istota wytwarzania przyrostowego jest warstwowe tworzenie fizycznego elementu na
podstawie numerycznego pliku opisujacego geometri¢ 3D stworzonego z wykorzystaniem
oprogramowania 3D-CAM lub inzynierii odwrotnej. Addytywny sposob wytwarzania
pozwala na produkcje elementéw o skomplikowanym ksztalcie oraz zlozonej strukturze
wewngtrznej, ktore przy uzyciu tradycyjnych technik wytwarzania wymagatoby
wieloetapowej obrobki i/lub taczenia wielu wytworzonych elementéw [96], [101], [103].

Mimo wielu zalet technologie przyrostowe obarczone s3 réwniez wadami
1 ograniczeniami, ktéore mimo cigglego rozwoju technologii przyrostowych stanowia
wyzwanie zaroOwno dla naukowcoéOw jak 1 producentéw. Niezaleznie od wybranej
technologii druku 3D wytworzone elementy wymagaja obrobki poprocesowej majacej na

celu oczyszczenie wytworzonego przedmiodu z konstrukcji podporowych i niezwigzanego
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w trakcie procesu przyrostowego materialu oraz nadanie elementowi ostatecznych
wlasno$ci materiatowych [96]

Wtlasnos$ci wyrobéw wytwarzanych przyrostowo zaleza od wybranej technologii oraz
dobranego do niej materialu. Termin technologie przyrostowe obejmuje szeroka game
technik wytwarzania, w ktorych element produkowany jest stopniowo, poprzez warstwowe
naktadanie, spajanie badz utwardzanie materiatu. Zgodnie z normg ISO/ASTM DIS 52900
wsrod technologii przyrostowych mozna wyr6zni¢[96]:

e fotopolimeryzacje objgtosciowa,

e wytlaczanie warstwowe materiatu,

e sclektywne spajanie sproszkowanego materiatu,

e ukierunkowane stapianie dostarczonego materiatu,

e warstwowy nadruk ptynnego materiatu,

e spajanie sproszkowanego materialu plynnym spoiwem,

e laminacje warstwowa.

3.1. Selektywne topienie laserowe w medycynie

Rozw6j medycyny nierozerwalnie zwigzany jest z rozwojem technologii
wytwarzania, ktore umozliwiaja wdrazanie nowych rozwigzan do zastosowan klinicznych.
Implanty wytwarzane tradycyjnymi technologiami tj. odlewnictwo, obrébka ubytkowa czy
obrobka plastyczna, charakteryzuja si¢ udowodnionym bezpieczenstwem stosowania
1 skutecznos$cig. Mimo ciaglego doskonalenia techniki te, nie zapewniajg wystarczajacych
mozliwo$ci wytwarzania elementéw o bardzo ztozonym ksztalcie i strukturze. Co wigcej,
charakteryzuja si¢ wysokimi kosztami wytwarzania zwigzanymi z koniecznoscia
dostosowywania osprzetu i narz¢dzi, co jest szczegoOlnie istotne w przypadku produkeji
matoseryjnej lub jednostkowej. Ukierunkowanie rozwoju medycyny na jej personalizacje,
a wigc jak najlepsze dopasowanie techniki leczenia do potrzeb konkretnego pacjenta
wymaga przekierowania produkcji implantow z technologii tradycyjnych na technologie
addytywne tj. druk 3D, aw szczego6lnosci selektywne spajanie sproszkowanego
materiatu[96].

W konteks$cie zastosowan biomedycznych poréwnujac do technologii tradycyjnych

SLM charakteryzuje si¢:
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mozliwoscig szybkiego prototypowania i wykonania wyrobu probnego o cechach
wilasciwych dla docelowego wyrobu w celu walidacji projektu przed
rozpoczeciem produkcji wieloseryjne;.

krotszym cyklem zycia produktu, fatwym wdrazaniem modyfikacji bez
koniecznosci adaptacji uzywanych urzadzen i narzedzi oraz stosunkowo krotka
Sciezka technologiczng pozwalajaca na uzyskanie gotowego produktu.
mozliwo$cig produkcji matoseryjnej lub jednostkowej oraz personalizacji
pojedynczych wyrobow

prawie nieograniczonymi mozliwos$ciami, jesli chodzi o ksztalt wytwarzanych
elementow, w tym skomplikowanych, S$cisle zaprojektowanych struktur
porowych, rusztowanh 1 metamaterialdw niemozliwych do wytworzenia
technikami tradycyjnymi

malg ilo$cig odpadow nierecyklingowalnych i niskim zuzyciem materiatow

w trakcie procesu [83], [103], [104], [105].

Wiasno$ci elementow wytwarzanych SLM determinowane s3 przez wlasnos$ci

przetwarzanego materialu w postaci proszku oraz parametréw procesu spiekania.

Modyfikujac parametry procesu mozna zmienia¢ koncowe wlasnosci elementu na

pozadane dla danego wyrobu (Tab.1.) [104], [105].

Tab. 1. Parametry procesu SLM i materiatu wyjsciowego determinujgce wltasnosci wytwarzanego elementu

[105]

Material wyjsciowy Drukarka SLM
Maksymalna wielko$¢ czastek : ;{Z’p lilsera
Rozktad wielkosci czgstek . r 03 kas’(?rak )
Ksztatt i morfologia czastek e (,)?C,S anowania -

e  Gestosc linii skanowania

Sktad chemiczny * Grubos¢ warstwy
Przewodnosé cieplna e Rozmiar plamki wigzki laserowej
Ab o
0 dls)ci)(l;li)ecyjnosc e Materiat podtoza

Ciepto wihasciwe e Temperatura podtoza

Temperatura topnienia
Lepkos¢

Napiecie powierzchniowe
Zanieczyszczenia

e Srodowisko w komorze roboczej
e Przepltyw gazu

Mnogos¢ parametréw mozliwych do modyfikacji oraz charakterystyka procesu

spiekania sprawia, ze proces SLM nie jest pozbawiony wad. Gradienty termiczne oraz

szybkie krzepnigcie metalu konieczne do wytworzenia drukowanego elementu moze
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skutkowa¢ powstawaniem faz nieréwnowagowych 1 naprezen resztkowych oraz
specyficznej orientacji ziaren wewnatrz materiatu. To za$ bezposrednio przektada si¢ na
wlasno$ci wytworzonego elementu: chropowatos¢ powierzchni, gesto$¢, mikrostrukture
oraz anizotropowe wlasno$ci mechaniczne zalezne od potozenia i orientacji obiektu
w komorze podczas jego wytwarzania. W trakcie procesu spajania topiony materiat taczy
si¢ dzieki sitom kapilarnym oraz grawitacji bez dodatkowego cisnienia co utrudnia
uzyskanie pelnej gestosci materialu bez poréw wewnetrznych.

Obecno$¢ mikroporow wynika m.in. z obecno$ci wtragcen oraz niejednorodnej
rozpuszczalnos$ci pierwiastkOw stopowych w przetwarzanym materiale. W przypadku
stopow, w ktorych wystgpuja znaczace rdznice miedzy temperaturg topnienia
poszczegblnych pierwiastkbw moze dojs¢ do duzej niejednorodnos$ci materiatu
w docelowym wyrobie co moze si¢ przektadac¢ na zwickszong awaryjno$¢ oraz mozliwosé
powstawania deformacji. Dla przyktadu, badania Pesode’a i Barve’iego [107] wykazaly, ze
w przypadku stopu Ti24Zr4Nb8Sn w trakcie proces spajania SLM moze dochodzi¢ do
odparowywania cyny, ktora charakteryzuje si¢ znaczgco nizsza temperaturg topnienia
1 parowania niz pozostate pierwiastki. W przypadku zastosowania stopow zawierajacych
pierwiastki o wysokich temperaturach topnienia konieczne jest zastosowanie wyzszej
mocy 1 gestosci lasera. To za$ przeklada si¢ na poszerzenia jeziorka przetopu co ogranicza
doktadnos¢ wydruku oraz powoduje konieczno$¢ zwigkszenia grubosci pojedynczej
warstw. W przypadku zbyt duzej energii dostarczanej przez laser moze dodatkowo
dochodzi¢ do tworzenia si¢ zuzlu, ktory wptywa na jednorodnos$¢ i ciggto$¢ materiatu oraz
pogarsza jako§¢ powierzchni. Badania zespotu Li [106] wykazaty rowniez, ze wraz ze
wzrostem mocy lasera, nawet przy zachowaniu tej samej gestosci energii zwigksza si¢
anizotropia materialu 1 pogarszaja si¢ wlasnosci mechaniczne [106], [107], [108].
W kontekscie inzynierii biomedycznej powoduje to ograniczenia rzeczywistej dostepnosci
materiatdéw mozliwych do wykorzystania na implanty wytwarzane technologiag SLM.

Stop Ti6Al4V o temperaturze topnienia <1700°C charakteryzuje si¢ dobrg
biokompatybilnoscig, jednak ze wzgledu na obecnos¢ Al 1V srodowiska naukowe sugeruja
koniecznos$¢ jego zastgpienia stopami nowszych generacji [109], [110], [111], [112]. Ma
rynku dostgpne sa takie stopy jak np. Ti-Nb-Zr, Ti- Nb-Ta-Zr, Ti-Nb-Mo-Zr, Ti-Mo-Zr,
jednak wszystkie one oparte sg na pierwiastkach charakteryzujacych si¢ wysoka
temperaturg topnienia >2500°C. Analiza literatury, szczegdlnie w zakresie implantow
stosowanych w praktyce klinicznej wykazuje, ze Ti6Al4V jest gtéwnym materiatem

wykorzystywanym do wytwarzania wysokoporowatych implantow ortopedycznych [113],
ykorzystywany y y P y p pedyczny
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[114], [115], [116]. Ma to zwigzek zardwno z mozliwo$ciami technologicznymi, ale
rowniez ze wzgledami ekonomicznymi i dostepnoscia materiatu. Warto zauwazy¢, ze lite
elementy wykonane z Ti24Zr4Nb8 czy Til3Nb13Zr maja zblizone wtasno$ci mechaniczne
do kosci. Jednakze w przypadku wysokoporowatych struktur o porach dostatecznie duzych,
by zapewni¢ tkance kostnej odpowiednie warunki do przerostu w glab implantu ich
wytrzymato§¢ mechaniczna moze okazac si¢ zbyt niska, a spr¢zysto$¢ niedopasowana do
wiasnosci tkanki kostnej. Tymczasem w badaniach udowodniono, ze implanty wytworzone
z Ti6Al4V o odpowiedniej porowatosci, moga charakteryzowac si¢ wilasnoSciami
mechanicznymi odpowiadajacymi wlasno$ciom tkanki kostnej [86], [89], [117]

Cecha charakterystyczng dla technologii proszkowych jest obecno$¢ nie w pelni
stopionych czastek proszku na powierzchni wytwarzanych elementéw (Ryc.10.). Utozenie
czastek jest przypadkowe, poniewaz wynika ze specyficznego rozmieszczenia ziaren
o skonczonej gradacji wewnatrz komory roboczej w trakcie procesu. Miejsca koncentracji
ziaren oraz gestos$¢ ich wystepowania zalezy od kierunku przeptywu ciepta w miejscach
przetapiania materiatu proszkowego oraz utozenia i orientacji poszczegdlnych ptaszczyzn
do ktéorych moga przylec nieprzetopione ziarna. Poniewaz ziarna potaczone sa
z powierzchnig poprzez ich czg$ciowe wtopienie w drukowany element ich usunigcie jest
trudne. Mozna je usung¢ poprzez obrobke powierzchniowa wykorzystujacg metody [105],
[118], [119]:

¢ mechaniczne — piaskowanie, bebnowanie, polerowanie;

e chemiczne — trawienie;

e clektrochemiczne tj. polerowanie elektrochemiczne;

e fizyczne — polerowanie magnetyczne lub obrdobka cieplna.

Ryc] 0. Powzerzchme skafoldu wytworzonego z Tz6Al4 Vw technolognSLM
Lewe zdjecie: powierzchnia wewnetrzna, nieprostopadta do ptaszczyzny wydruku. Prawe zdjecie:
powierzchnia gorna rownolegia do ptaszczyzny wydruku[120]
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Obecnos¢ nie w pelni przetopionego proszku jest najbardziej problematyczna
w przypadku skafoldéw. Czastki osiadajagce na powierzchni wptywaja na rzeczywiste
swiatto poszczegdlnych poréw obnizajac rzeczywistg porowatos¢ implantow. Ze wzgledu
na zlozony ksztatt i ograniczone mozliwosci penetracji utrudnione jest rowniez usunigcie
ziaren 1 uzyskanie jednakowej powierzchni w catej objetosci probki. Warto mie¢ rowniez
na uwadze, ze w przypadku skafoldow charakteryzujacych sie¢ stosunkowo niskg $rednica
belek, w poréwnaniu do pojedynczych czastek osadzonych na powierzchni skafoldu
procesuusuwania osadzonego proszku moze skutkowaé obnizeniem wytrzymalosci
mechanicznej calego rusztowania. Badania zespotu Surmeneva [121] wykazaly, ze cho¢
polerowanie elektrolityczne pozwolilo na usunigcie ziaren z belek w catej objetosci
skafoldu zabieg ten spowodowat spadek wytrzymatosci na Sciskanie badanych probek
o prawie 20%. Pyka [122], [123] wraz zzespotem opracowal protokot trawienia
chemicznego skafoldow wykonanych z Ti6Al4V, ktéry pozwolil na usuniecie czastek
z calej objetosci probki. W badaniach tych réwniez wykazano, Ze trawienie w znaczacy
sposob wptywa na ksztatt i grubos¢ belek co wigzato si¢ z 20- 30% utratg sztywnosci
skafoldow.

Badania Pyki[124] prowadzone w warunkach in vitro wykazaty, iz wygladzenie
powierzchni z wykorzystaniem metod chemicznych pozwolito na bardziej jednorodna
proliferacje komorek na powierzchni skafoldu. Potwierdzajg to badania Pattanayaka [125],
ktory oprocz trawienia chemicznego zastosowal wyzarzanie w temperaturze 1300°C.
Cho¢ zesp6t Fukuda [92] potwierdzit dobrg proliferacje komorek na podtozu Ti6Al4V przy
zastosowaniu podobnej obrobki post-produkcyjnej, w badaniach tych nie byty prowadzone
pomiary dla niemodyfikowanej grupy kontrolnej stad nie mozna stwierdzi¢ na ile
zastosowana modyfikacja wplyneta na odpowiedz komérkowa. Tu warto zwroci¢ uwagg,
ze zastosowanie obrobki termicznej w celu ujednolicenia struktury powierzchni moze
negatywnie wptywaé na pozostate parametry materiatowe modyfikowanego implantu.
Cho¢ ze wzgledu szybkie chtodzenie materiatu w trakcie procesu SLM obrobka termiczna
gotowych wyrobow jest konieczna, standardowo jest ona prowadzona w temperaturze
700- 800°C[66]. Zgodnie z badaniami zastosowanie wyzszych temperatur moze obnizaé
wytrzymalo§¢  mechaniczng, ciagliwo$¢ materialu oraz twardo$¢. Badania
Orlowskiej[120], [126] nie wykazany wplywu obrobki termicznej na topografie
powierzchni. Rownocze$nie w badaniach tych potwierdzono zmiang struktury oraz spadek

plastycznosci skafoldoéw poddanych procesowi wyzarzania w wyzszych temperaturach.

35



Mimo przedstawionych powyzej badan konieczno$¢ usuni¢cia czastek podczas
obrobki post-produkcyjnej jest dyskusyjna. Badania zespotow Thomasena i Biemonda
[127], [128] nie wykazaly réznic w proliferacji komorek przy zastosowaniu modyfikacji
powierzchniowej. Co wigcej w badaniach Wall’a wykazano, ze chemiczna modyfikacja
powierzchni probek wytworzonych z wykorzystaniem technologii SLM, powodujaca
zmian¢ kata zwilzalnoSci powierzchni bez ingerencji w jej chropowato$¢ rowniez
polepszyta odpowiedz komodrkowa osteocytéw 1zapewnita ich lepsza integracje
z powierzchnig oraz pozniejsza proliferacj¢. Istotng hipoteza moze wigc okazaé si¢ ta
przedstawiona w pracy Ponedera [129], zgodnie z ktorg istnieje pewna warto$¢ graniczna
chropowatos$ci, ktora determinuje zdolno$¢ osteocytow do prawidtowej proliferacji na
powierzchni implantéw wytwarzanych addytywnie[86], [130].

Pomimo licznych badan dotyczacych metod modyfikacja powierzchni elementow
wytwarzanych SLM, w szczegolnosci skafoldow przeznaczonych do zastosowan
medycznych w publikacjach przedstawiajacych wyniki badan prowadzonych in vitro oraz
badan klinicznych brakuje czgsto danych dotyczacych obrobki post-produkeyjnej
obejmujacej wigcej zabiegéw niz czyszczenie ultradzwickowe oraz wyzarzanie [28], [91],
[114], [131], [132], [133], [134]. Alternatywe dla oczyszczania powierzchni z nie w peini
przetopionych ziaren w procesie SLM moze stanowi¢ modyfikacja elektrochemiczna
powierzchni, ktoéra pozwala nie tyle usung¢ ziarna, co przebudowaé calg warstwe
powierzchniowg. W przypadku zastosowania wysokopradowych modytfikacji w postaci
plazmowego/mikrotukowego utleniania elektrolitycznego dochodzi do lokalnego wzrosty
temperatury, powstawania plazmy i przetapiania materiatu. Dzigki temu granice czastek
osadzonych na powierzchni wulegaja ponownemu spieczeniu, cO zmniejsza
prawdopodobienstwo wystepowania wadliwych potaczen. Rownoczesnie na powierzchni
modyfikowanych w ten sposob elementdw powstaje warstwa pasywna o zmienionych

wiasnosciach i potencjalnie lepszej biofunkcjonalnosci [116], [135], [136], [137].

3.2. Regulacje i bezpieczenstwo wykorzystanie druku 3D w medycynie

Proces wdrazania wyrobéw medycznych na rynek oraz dopuszczenie ich do
zastosowan klinicznych jest $cisle okre$lony przez przepisy i regulacje. W Polsce zasady
te regulowane sg przez Ministerstwo Zdrowia oraz Europejska Agencj¢ Lekow na
podstawie ustaw 1rozporzadzen krajowych, jak rowniez dyrektyw 1 rozporzadzen
europejskich. Przed dopuszczeniem produktu do zastosowan medycznych konieczne jest

przeprowadzenie procedury oceny zgodnosci wtasciwej dla danego wyrobu, sporzadzenie
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deklaracji 1 uzyskanie certyfikatu zgodnosci oraz umieszczenie na wyrobie znaku CE.
Doktadny proces oceny zgodnosci $cisle zalezy od rodzaju certyfikowanego produktu,
ktory klasyfikowany jest w zaleznosci m.in. od zastosowania, miejsca i calkowitego czasu
uzycia, potencjalnego kontaktu z okreslonymi tkankami czy plynami ustrojowymi oraz
ewentualnego sposobu zasilania lub petnionej funkcji pomiarowej [138], [139]. O ile dla
wyrobow najnizszej klasy ocen¢ zgodnosci moze przeprowadzi¢ producent, dla wyrobow
wyzszych klas proces ten musi by¢ prowadzony przez jednostke notyfikowana.
Ocena zgodnosci przeprowadzana jest na podstawie norm okreslonych dla danego wyrobu.
Gléwnym dokumentem okre§lajacym wymogi stawiane wyrobom medycznym jest
rozporzadzenie MDR 745 wydane przez Parlament Europejski w 2017 roku.

Mimo, iz wyroby medyczne wytwarzane metodami przyrostowymi stosowane s3
klinicznie od wielu lat, a pierwsze wysokoporowate drukowane implanty kregostupowe
zostaly wszczepione do organizmu prawie 15 lat temu [29] nadal brakuje jasnych
wytycznych zwigzanych z szczegdlng oceng bezpieczenstwa ich stosowania. Tyczy si¢ to
gléwnie implantéw spersonalizowanych, elementow produkowanych w sposob
zdecentralizowany, drukowanych implantéw hybrydowych oraz biodruku. Abstrahujac od
trudnosci zwigzanych z klasyfikacja niektorych wyrobow medycznych wytwarzanych
addytywnie [140], gtownym problemem zwigzanym z opracowaniem szczegdlowych
wytycznych dotyczacych sposobu ich certyfikacji jest staly rozwdj technologii
przyrostowych oraz mnogos$¢ czynnikow mogacych wplynaé na ostateczne wilasnosci
produkowanego implantu. Ostateczne wiasnosci elementéw wytwarzanych addytywnie
moga zaleze¢ nie tylko od zastosowanego materiatu, postaci konstrukcyjnej oraz
parametrow wytwarzania takich jak gesto$¢ 1 energia wigzki laserowej, predkosc
skanowania czy wysoko$¢ warstwy, ale rowniez orientacji elementu podczas wytwarzania,
wilgotnosci $rodowiska czy specyficznego utozenia poszczegdlnych ziaren materialu
spiekanego podczas procesu druku 3D [140], [141]. Ostatecznie przyjeto, ze wyroby
medyczne spersonalizowane 1 wykorzystywane w przypadku leczenia chordb rzadkich
zwolnione s3g z koniecznos$ci nadania im znaku CE, ktory przyznawany jest elementom
produkowanym masowo.

Unikalny proces wytwarzania implantow drukowanych, szczegdlnie w przypadku
implantow spersonalizowanych lub przeznaczonych do leczenia chordb rzadkich, niesie za
sobg nowe wyzwania w zakresie opracowania norm 1 regulacji umozliwiajacych kontrole
wysokich wymagan stawianych wyrobom medycznym. W Stanach Zjednoczonych

Agencja ds. Zywnosci i Lekow (FDA) w roku 2016 wprowadzita dyrektywe “Technical
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consideration for additive producting medical device” opisujacg konieczno$¢ bardziej
szczegbtowej kontroli wilasnosci implantow wytwarzanych addytywnie szczegdlnie
w zakresie zgodno$ci wymiarowej, wykonczenia powierzchni oraz wlasnosci
mechanicznych. Kontrola ta powinna by¢ prowadzona w oparciu o probke kontrolna, ktorej
uzyskanie w przypadku jednostkowego wyrobu moze by¢ problematyczne lub niemozliwe.
Mozliwos¢ wytwarzania przyrostowego specyficznych rozwigzan dla waskiej grupy
pacjentdw wymaga okreslenia wytycznych, ktére pozwola na opracowanie nie tyle sposobu
oceny konkretnego wyrobu spelniajacego wszystkie wymogi, lecz certyfikacji samego
procesu, ktory zapewnilby wytworzenie wyrobu o okreslonych wtasno$ciach spetniajacych
wymagania.

Aktualnie wyroby medyczne wytwarzane addytywnie mogg by¢ oceniane w oparciu
o standardowe normy tj. ISO 10993 (Biologiczna ocena wyrobow medycznych), ISO 13485
(System zarzgdzania jakoscig dla wyrobow medycznych), ISO 5900-52950 (Produkcja
addytywna — Zasady ogolne). Dodatkowo ISO jest w trakcie wdrazania normy ISO/DIS
5092(en) (Additive manufacturing for medical — General principles — Additive
manufacturing of non- active implants), ktora dedykowana bedzie $cisle dla wyrobow
wytwarzanych przyrostowo, jednak w obliczu ciaglej zmiany i1 rozwoju technologii

przyrostowych moze okazac si¢ niewystarczajaca [139], [140], [141], [142].

4. Implanty tytanowe stosowane w chirurgii kregoshupa
4.1. Charakterystyka tytanu i jego stopow

Tytan 1 jego stopy, szczeg6lnie Ti6Al4V stanowia jedne z najczgsciej stosowanych
biomateriatdw metalowych. Do zastosowan medycznych wprowadzony zostaty w potowie
XXw. 1 z powodzeniem znajduja zastosowanie w wielu dziedzinach medycyny
m. in. W ortopedii (endoprotezy stawowe, ptytki 1 wkrety kostne, implanty kostne, w tym
implanty krggostupowe, gwozdzie $rddszpikowe), stomatologii (wszczepy filarowe,
implanty zgbowe, protezy i mosty stomatologiczne) i kardiologii (stenty, zastawki serca,
pompy). W poréwnaniu do innych materialow metalowych charakteryzuja si¢ wysoka
odpornoscig korozyjna, niskg gestoscia, dobrg biozgodnoscig oraz dobrymi wtasnosciami
mechanicznymi. Dodatkowo obecno$¢ implantéw tytanowych w organizmie pozwala na
stosowanie diagnostyki obrazowej tj. MRI 1 TK dzieki dobrej widocznosci fluoroskopowe;,
wlasno$ciom paramagnetycznym oraz niskim prawdopodobienstwie powstawania

artefaktow [66], [143].
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Tytan wystepuje w dwoch odmianach alotropowych o 1 . Odmiana o, stabilna
w temperaturze <882°C charakteryzuje si¢ strukturg heksagonalng A3. Powyzej tej
temperatury struktura tytanu przeksztalca si¢ w odmiang B o sieci regularnej, przestrzennie
centrowanej. Odmiana B wystepuje az do temperatury topnienia (1668°C). Gestos¢ tytanu
zalezy od udziatu poszczegolnych odmian alotropowych i czystosci wynoszac od 4,3 do
4,5g/cm?>. Czysty tytan jest trudny do uzyskania. Norma ASTM B265 wyrdznia 5 gatunkow
tytanu (Grade 1-4 oraz 7), ktére r6znig si¢ domieszkami pierwiastkow zelaza (0,2+0.05%),
azotu (0,03+0,05%) oraz tlenu (0,05+0,035%). Mimo niskiej zawartos$ci tych pierwiastkow
majg one znaczacy wptyw na wlasnos$ci mechaniczne okreslonego stopu — w zalezno$ci od
ich doktadnego udziatu wytrzymato$¢ na rozcigganie (Rm) moze wynosi¢ od 240 do 550
MPa, a granica plastycznosci (Rpo2) od 170 do 480 MPa. Ze wzgledu na utrudniong oceng
doktadnego udziatlu pierwiastkow, szczegolnie azotu i tlenu w stopie, to wtasnie wlasnosci
mechaniczne pozwalaja na okreslenie klasy tytanu [144], [145].

Dla stopoéw tytanu, struktura w stanie rownowagi stanowi kryterium podzialu
pozwalajace na klasyfikacje stopow. Stopy te mozna podzieli¢ na trzy rodzaje —
jednofazowe o lub B oraz dwufazowe o+f. Struktura w stanie rownowagi zalezy w gtownej
mierze od obecnosci i procentowego udzialu poszczegélnych pierwiastkow stopowych.
Wsrod pierwiastkow stabilizujacych faze o nalezy wymieni¢ Al, Ge oraz O, N i C.
Pierwiastki stabilizujace faze B mozna podzieli¢ na pierwiastki izomorficzne (V, Nb, Mo,
Ta), eutektoidalne (Cu, Mn, Cr, Fe, Co, Ni, Si) oraz pseudoizomorficzne (Ru, Re, Rh, Ir).
Ze wzgledu na rozny wplyw poszczego6lnych grup pierwiastkoOw na wlasnosci materialow
pozadane s3 stopy zawierajace pierwiastki izomorficzne, ktore umozliwiaja stabilizacje
fazy B nawet w temperaturze 25°C. Pierwiastki eutektoidalne wykazujg mniejszg stabilno$¢
1 w warunkach wolnego chtodzenia mogg ulega¢ rozpadowi eutektoidalnemu. W stopach
tytanu wystepuja rowniez takie pierwiastki jak Sn, Ge, Ze, Hf i Th, jednak nie maja one
wptywu na strukturg o/p. Dodatkowo doktadne wlasnosci stopow i ich strukture mozna
ksztalttowa¢ za pomoca odpowiedniej obrobki cieplnej i plastycznej. Struktura a i
charakteryzuja si¢ odmiennymi wtasno$ciami. W medycynie szczeg6lnie pozadane sg
materialy o strukturze a+p, ktore zapewniaja wigksza wytrzymalo$¢ na rozciaganie, lepsza
odpornos¢ zmeczeniowa oraz odpornos¢ korozyjng [66], [146], [147].

Tytan 1 jego stopy mozna formowac¢ z wykorzystaniem obrobki ubytkowe;j,
plastycznej oraz z wykorzystaniem metod addytywnych. Jednakze z uwagi na niska
skrawalno$¢ oraz wysoka twardo$¢ preferowana jest obrobka plastyczna na ciepto i zimno

lub coraz czg¢$ciej technologie przyrostowe. W przypadku obrobki plastycznej na zimno
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mozliwe jest uzyskanie dwukrotnego wzrostu wytrzymatosci mechanicznej. Obrobke
termiczng pozwalajaca na rekrystalizacje 1 usunigcie skutkdw zgniotu prowadzi si¢
zazwyczaj w temperaturze 700- 800 °C, a obrobke plastyczng na cieplo w temperaturach
750-1000°C.

Tytan charakteryzuje si¢ wysoka reaktywnoscig i wysokim powinowactwem do tlenu
szczegblnie w temperaturze powyzej 120°C. Posiada on zdolno$¢ do samopasywacji
podczas ktorej powierzchnia materialu $cisle pokrywa si¢ zwigzkami tlenkowymi. TiO:
stanowigcy glowny, cho¢ nie jedyny skladnik w tworzacej si¢ warstwie pasywnej
charakteryzuje si¢ wysoka stabilno$cia, dzigki czemu tytan i jego stopy s3a odporne na
korozje. Dodatkowo w warstwie pasywnej obecne sg Ti20;3 1 TiO, a w przypadku stopow
réwniez tlenki niektorych pierwiastkow stopowych [66], [148].

Sposrod stopoéw tytanu dostgpnych komercyjnie Ti6Al4V znajduje najszersze
zastosowanie w medycynie. Stop ten uzywany jest szczegdlnie czgsto w ortopedii do
wytwarzania implantow kostnych i1 stawowych. Ti6Al4V jest stopem dwufazowych a+f.
Nadaje si¢ on do obrabiania plastycznego przez kucie, prasowania, walcowania
i ciggnienia, a takze z powodzeniem przetwarzany jest z wykorzystaniem proszkowych
metod addytywnych tj. SLM (ang. Selective Laser Melting), DMLS (ang. Direct Metal
Laser Sintering), EDM (ang, Electron Beam Melting). Ze wzgledu na wysoka reaktywnos¢
z gazami atmosferycznymi, szczegoOlnie tlenem, przetwarzanie Ti6Al4V wymaga
obecnosci gazoéw ochronnych, a obrdbka plastyczna musi odbywac si¢ w kontrolowanych
warunkach zapewniajacych czysto§¢ warstwy wierzchniej przetwarzanego materiatu [66],
[148]. Mimo udowodnionej biokompatybilno$ci, wysokiej odpornosci korozyjnej, dobrej
obrabialnosci 1 korzystnych wtasno$ci mechanicznych zwtaszcza w pordwnaniu ze stopami
innych metali stosowanych w medycynie naukowcy zglaszaja zastrzezenia dotyczace
wykorzystania tego materialu do zastosowan medycznych. Wynika to gléwnie z obecnosci
glinu i wanadu, ktorych obecno$¢ w organizmie moze mie¢ niekorzystne skutki lokalne
1 ogolnoustrojowe. Wanad jest pierwiastkiem cytotoksycznym imoze prowadzi¢ do
zaburzen neurologicznych. Obecno$¢ glinu moze powodowac zmigkczenie kosci,
uszkadza¢ komorki nerwowe oraz wplywac na aktywnos$¢ enzymow i1 neuroprzekaznikow,
ktére moga skutkowac pojawieniem si¢ choréb mézgu i naczyn krwiono$nych [109], [110],
[149]. Obecnie na rynek, w tym rynek medyczny wdrazane sg inne stopy tytanu,
ktore charakteryzujg si¢ podobnymi lub lepszymi wtasnosciami mechanicznymi oraz
lepsza odpornoscia korozyjng przy jednoczesnym wykluczeniu pierwiastkow szkodliwych.

Wsrod nich na szczegolng uwage zasluguje Til3Nb13Zr, ktory wykazuje catkowita

40



biotolerancje 1 Ti35Nb5TaZr o najbardziej zblizonych do tkanki kostnej wlasnosciach
mechanicznych.

Mimo potencjalnych zagrozen wynikajacych z obecnosci w stopie pierwiastkéw
szkodliwych oraz licznych badan nad stopami nowszych generacji dla medycyny nie
zauwaza si¢ na razie tendencji do wykluczania Ti6Al4V z uzycia na implanty.
Spowodowane jest to dobrg dostgpnoscig 1 konkurencyjnoscig cenowsg, ale takze
zdecydowanie lepszymi mozliwosciami technologicznymi zapewniajacymi latwiejsze
ksztattowanie implantow z wykorzystaniem technologii addytywnych (Rozdziat 3.2)
[114], [115]. Alternatywa dla zastgpienia Ti6Al4V jako materialu jest modyfikacja jego
w powierzchni pozwalajgca na wytwarzanie powtok 1 warstw barierowych zapewniajacych
ograniczenie badz catkowite wykluczenie dyfundowania szkodliwych pierwiastkéw do

organizmu [116], [123], [127], [134], [135], [137], [150], [151].

4.2. Wplyw wlasnosci powierzchniowych stopow tytanu na ich
interakcje z organizmem

Z punktu widzenia inzynierii biomedycznej czynnikiem decydujacym
o wlasno$ciach uzytkowych 1 funkcjonalno$ci implantow s3 jego wiasnosSci
powierzchniowe. Odpowiedz biologiczna Scisle zalezy od interakcji na granicy implant —
tkanka. Wlasno$ci powierzchniowe sa zalezne od uzytego materiatu oraz sposobu
wykonania elementu. Mozna je jednak zmienia¢ poprzez odpowiednie modyfikacje
umozliwiajagce nadanie korzystniejszych cech powierzchniowych badz wytworzenie
warstwy barierowe] miedzy materialem a $rodowiskiem zewngtrznym [152], [153].
Dzigki temu mozliwe jest udoskonalenie biomateriatu poprzez ksztattowanie jego
powierzchni w celu nadania jej okreslonego sktady chemicznego 1 fazowego, struktury,
okreslonej porowatosci 1 topografii, twardosci, odpornosci korozyjnej czy cech
tribologicznych. Koncowe wlasnosci powierzchniowe nadawane implantom musza
spelnia¢ wymagania wynikajace z petnionej przez dany implant funkcji oraz miejsca
implantacji. Zazwyczaj dazy si¢ do tego, aby wytworzone warstwy byty jednorodne,
charakteryzowaly si¢ wysoka adhezja do podioza i stabilnos$cia, a w przypadku powtok
resorbowalnych kontrolowang degradacja w s$rodowisku tkankowym. Zastosowana
modyfikacja powierzchniowa nie moze wplywac¢ na ksztatt implantu, a koncowa postaé
produktu po zastosowaniu wszystkich modyfikacji musi by¢ mozliwa do sterylizacji [66]

Proces integracji zywych komorek z implantem jest procesem ztozonych.

Jego specyficzny przebieg determinowany jest przez ztozone wiasnosci powierzchniowe,
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a ostateczna wynik z szeregu reakcji biologicznych zachodzacych po wprowadzeniu

implantu do organizmu (Rozdziat.1.2.).

4.2.1. Sklad chemiczny warstwy powierzchniowej

Sktad chemiczny warstwy powierzchniowej jest jedng z kluczowych witasnos$ci
w kontekscie interakcji implantu z organizmem. Obecno$¢ okreslonych pierwiastkow oraz
ztozonych z nich zwigzkéw wplywa na wiele wlasno$ci powierzchniowych,
a w konsekwencji wlasnosci uzytkowych. Sktad chemiczny wptywa na reakcje komorek
na podioze, determinuje wlasnosci elektryczne oraz okresla pierwiastki, ktore potencjalnie
moga dyfundowaé z implantu do $rodowiska. Mimo, iz implanty, szczegdlnie implanty
state, muszg charakteryzowac si¢ bardzo wysoka odpornos$cig korozyjna, odpornos¢ ta jest
zawsze skonczona. W przypadku implantow tytanowych jest to szczegdlnie istotne,
poniewaz jony metali moga mie¢ niekorzystny wptyw na dziatanie organizmu zaréwno
lokalnie jak 1 ogélnoustrojowo. Jony metali moga hamowac¢ lub pobudza¢ czynno$¢ biatek
enzymatycznych, ktére decyduja o procesach immunologicznych 1 metabolicznych. Moga
by¢ one uwalniane samoczynnie w wyniku proceséw korozyjnych lub na skutek tarcia
o inne elementy metalowe lub tkanki np. tkanke kostng. Uwalnianie 1 gromadzenie si¢
pierwiastkdw metalicznych moze prowadzi¢ do pojawienia si¢ w organizmie metalozy lub
aseptycznego obluzowania implantu. Aktywnos$¢ metali z ptynach ustrojowych i tkankach
jest zalezna od ich stgzenia, dlatego istotna jest ich kontrola [67], [153], [157].

W biomateriatach metalowych wykorzystywane sg pierwiastki metaliczne o r6znym
dziataniu. Ich interakcja w duzym stopniu zalezna jest od ich rozpuszczalnosci w tkankach
oraz ptynach ustrojowych. Ocena pierwiastkow wchodzacych w sktad biomaterialow
metalowych skupia si¢ gtownie na ocenie ich toksycznosci. Poszczegdlne pierwiastki
metaliczne mozna podzieli¢ na toksyczne, $rednio toksyczne oraz nietoksyczne.
W badaniach Clarke’a i Hiskmana wykazano wspodizalezno$¢ zwigkszonych ubytkoéw
korozyjnych w roztworach fizjologicznych ze spadkiem biotolerancji. Steineman wykazat
zwigzek miedzy biotolerancja, a odpornoscig korozyjng wynikajaca z oporu
polaryzacyjnego. Na tej podstawie mozliwe jest wyrdznienie metali 1 ich stopow
toksycznych, obojetnych dla organizmu oraz grupe posrednig, ktéora moze by¢
wykorzystana do zastosowan medycznych pod warunkiem wytworzenia na ich
powierzchni warstwy pasywnej [149], [158], [159]. Wsrod pierwiastkow metalicznych

wchodzacych w sktad skopow tytanu zaliczamy:
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Tytan (obojetny) - stanowi gltowny pierwiastek wykorzystywany do produkcji
implantéw kostnych. Zaliczany jest do pierwiastkow biozgodnych, niewywotujacych
reakcji negatywnych ze strony organizmu. Wplywa na reaktywno$¢ osteoklastow
stymulujac ich roznicowanie. Nie wykazano jego wplywu na procesy metaboliczne
w organizmie. Moze jednak alergizowaé, a wzbudzona w ten sposob reakcja
okotowszczepowa moze skutkowa¢ obluzowaniem si¢ implantu.

Niob, Tantal i Cyrkon (obojetny) =zaliczane sa do grupy pierwiastkow
nietoksycznych. Ich obecnos$¢ nie wykazuje negatywnego wpltywu na tkanki i sg
tolerowane nawet w duzych ilo$ciach.

Glin (posredni) - fizjologicznie nie uczestniczy w procesach biologicznych.
W postaci Al>O3 jest dobrze tolerowany w organizmie. Przy duzych st¢zeniach w formie
jonowej powoduje usztywnienie naczyn krwiono$nych, bdle miesni i rozmigkczanie kosci
mogace skutkowaé zwigkszong podatnoscia na zlamania. Moze réwniez agregowac
w tkankach ukladu nerwowego powodujac schorzenia o charakterze demencyjnym
(choroba Alzheimera).

Wanad (toksyczny) - wykazuje dziatanie toksyczne nawet w niskich stezeniach.
Jako produkt korozji w postaci V205 wykazuje rozpuszczalno$¢ w plynach ustrojowych,
co umozliwiaj jego przenikanie do tkanek. Ma dziatanie neurogenne, moze powodowac
stany zapalne, bol 1 osteolize [67], [149], [159].

W przypadku wykorzystania Ti6Al4V jako biomateriatu, aby wykluczy¢ negatywny
wpltyw toksycznych pierwiastkdw konieczne jest tworzenie warstw i powtok barierowych,
ktore uniemozliwia uwalnianie niekorzystnych produktow degradacji. W przypadku
implantéw kostnych, ze wzgledu na konieczno$¢ przenoszenia duzych obcigzen,
wytworzone warstwy muszg charakteryzowac¢ si¢ wysoka wytrzymato$ciag mechaniczng
oraz brakiem sklonno$ci do delaminacji. Dodatkowo, w celu aktywacji procesow
ko$ciotworczych warstwy powierzchniowe moga by¢ wzbogacane w takie pierwiastki jak
wapn i fosfor, ktore ze wzgledu na powinowactwo chemiczne wzglgdem tkanki kostnej
moga wspomagac¢ dziatanie lecznicze implantu. Ca 1 P sg glownymi pierwiastkami
wystepujacymi w ko$ci. Powierzchnie pokryte tymi pierwiastkami wykazuja bioaktywnos$¢
dzialajac dwutorowo. Wapn i fosfor obecny w podlozy sprzyjaja osteokondukcji poprzez
sprzyjanie adhezji komorek. Podczas uwalniania tych pierwiastkéw do $Srodowiska
tkankowego moze dojs¢ do aktywacji osteoblastow 1 osteoklastow co przyspiesza
regeneracj¢ tkanki kostnej. Uwolniony Ca i P moze rowniez stanowi¢ materiat budulcowy

w trakcie ksztattowania si¢ tkanki kostnej [160], [161], [162], [163], [164].
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Budowa chemiczna warstwy powierzchniowej determinuje charakter potencjatu
elektrycznego implantu. Potencjal elektryczny wynikajacy z obecnosci okreslonych
zwigzkow irelacji miedzy nimi wptywa na potencjalny proces integracji implantu z tkanka.
Roéznica potencjatéw miedzy materialem a Srodowiskiem tkankowym reguluje proces

pierwotnej integracji komorek z powierzchnia [155], [156].

4.2.2. Topografia powierzchni

Rozwinigcie powierzchniowe determinuje interakcje komodrek z powierzchnig oraz
potencjat do jej integracji z otaczajacymi tkankami. Cho¢ dotychczas prowadzone badania
potwierdzaja, ze topografia powierzchni wplywa na adhezjg, proliferacje i1 migracje
komorek, doktadny zwigzek miedzy poszczegdlnymi parametrami topografii powierzchni
nadal jest nie do konca zbadany. Wynika to z wysokiej ztozono$ci topografii, ktora przy
podobnych parametrach chropowatosci moze charakteryzowaé si¢ odmienng morfologia
(Ryc.11.). Odpowiednio sparametryzowana topografia wptywa na adhezje komorek oraz
ksztattowanie ich p6zniejszego zachowania zwigzanego z ich wzrostem, réznicowaniem
oraz migracja, atakze aktywnoscia enzymatyczng i metaboliczng. Stopien rozwinigcia
powierzchni implantéw tytanowych determinuje jakos$¢ ich biomechanicznego kontaktu.
W warunkach laboratoryjnych mozliwe jest ksztaltowanie tempa wzrostu, kierunku
migracji oraz namnazania si¢ komorek. W warunkach rzeczywistych implantoéw badanych
na modelach zwierzecych 1 stosowanych klinicznie ksztaltowanie procesu osteointegracji
z wykorzystaniem topografii jest niezwykle zlozone. Wynika to z wielu zintegrowanych
czasoprzestrzennie procesow biofizycznych, ktérych relacje nadal sa badane [86], [122],
[124], [130], [164], [165].

Jednym z podstawowych parametréw stosowanych do oceny topografii powierzchni
jest chropowato$¢. Pozwala ona migdzy innymi na ilo§ciowg oceng roznicy miedzy najnizej
1 najwyzej potozonymi punktami na badanej powierzchni. Cho¢ ilo$ciowa informacja
dotyczaca amplitudy i $redniego odchylenia od warto$ci srodkowej poziomu powierzchni
jest istotna z punktu widzenia oceny topografii powierzchni nie jest ona wystarczajaca do
dobrego scharakteryzowania materiatu szczegolnie w konteks$cie zastosowan medycznych.
Doktadne relacje migdzy poszczeg6lnymi wglebieniami, ich regularnos¢, ukierunkowanie,
ksztalt sa kluczowe podczas integracji implantu z tkanka. Gléwnym problemem przy
ocenie topografii jest fakt, iz powierzchnie o podobnej chropowato$ci mogg diametralnie

rozni¢ si¢ morfologia powierzchni. Na ryc.11. przedstawiono przyktad czterech
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powierzchni charakteryzujacych si¢ zblizong wartos$cig Ra przy bardzo zrdéznicowanym

charakterze morfologii poszczegdlnych powierzchni [130], [166].

a0

Ryc. 11.Przyktadowe topografie powierzchni o zblizonym Ra i zroznicowanej morfologii[166]

W przypadku dazenia do osteointegracji w oparciu o liczne badania uznaje sig,
ze szorstkie powierzchnie lepiej indukuja adhezje osteoblastow. Co wiecej, chropowata
powierzchnia jest korzystna z punku widzenia proliferacji, syntezy macierzy
zewnatrzkomoérkowej koniecznej do prawidlowego dojrzewania komoérek i tworzenia
zdrowej, dojrzalej tkanki. Wyniki badania Anselme’a i Bigerelle’iego [25], [26], [27], [130]
wykazaty, ze o ile niskie amplitudy chropowato$ci moga utatwia¢ rozprzestrzenianie si¢
osteocytow po powierzchni, wigksza chropowatos¢ powodowata wigksza aktywnos¢ 1 site
adhezji, co w dluzszej perspektywie moze korelowa¢ z lepsza dlugoterminowa
osteointegracja powierzchni z tkanka [130], [167], [168], [169], [170]. Badania sugeruja
réwniez, ze hierarchiczny charakter powierzchni (Ryc.12), w ktorym wykazana jest
zaro6wno mikro- jak i nanochropowato$¢ moze stymulowac osteocyty do wigkszej ekspresji
[171], [172]. Lepsza adhezja komoérek kostnych 1 ich ekspresja przektada si¢ na szybsze
dojrzewanie tkanki kostnej co wykazaly badania zespotu Li [174].

Topografia Topografia Topografia
w mikroskali w submikroskali w nanoskali

Komorki Integryny =

-

Powierzchnia Kolagen
implantu i biatka

Kosé

Ryc.12. Hierarchiczna struktura powierzchni promujgca osteintegracje[172]
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4.2.3. Zwilzalnos¢é

Waznym parametrem powierzchniowym wplywajagcym na reakcje organizmu na
implant jest jego zwilzalno$¢. Zwilzalno$¢ okresla zdolnos$¢ okreslonej cieczy do
utrzymania kontaktu z powierzchnig ciata stalego. Zachowanie cieczy na powierzchni
zalezy od relacji sit spojnosci dziatajacych w ramach cieczy oraz sity adhezji, a wiec sit
przyciagajacych cieczy do powierzchni. Sity spojnosci sa charakterystyczne dla danego
ptynu i wynikaja z jej sktadu chemicznego, gestosci czy temperatury. Na powierzchniach
hydrofilowych sity spojnosci sa przewazane przez swobodng energi¢ powierzchniowg ciata
stalego. Poniewaz pierwotny proces adhezji komorkowej rozpoczyna wlasnie presorpcja
wody, hydrofilowy lub hydrofobowy charakter powierzchni znaczaco wptywa na proces
osteointegracji. Cho¢ z reguty przyjmuje si¢, ze chropowatos¢ powierzchni Ra<0,5 um nie
wplywa na pomiar zwilzalno$ci, to jednak doktadna topografia powierzchni moze wptywac

na warto$¢ wyznaczanych katow zwilzania [174].

Ryc.13. Przyktadowa kropla osadzona na materiale dla materiatu gladkiego, chropowatego w
uktadzie jednorodnym i chropowatego w uktadzie niejednorodnym[174]

W przypadku pewnego rozwini¢cia powierzchni wyznaczane katy zwilzania moga
sie¢ od siebie r6zni¢ w zaleznosci od topografii powierzchni w danym punkcie (Ryc.13.).
Co istotne, w przypadku osadzania kropli na powierzchni chropowatej mozemy mie¢ do
czynienia z dwoma uktadami. W uktadzie jednorodnym ciecz penetruje wszystkie
nier6wnosci i pory powierzchniowe. W uktadzie niejednorodnym powierzchnia stanowi
niejako uktad dwufazowy sktadajacy si¢ z ciala statego iuwigzionego wewnatrz
mikropordw powierzchniowych powietrza. W przypadku materiatow chropowatych, dla
ktorych topografia powierzchni moze mie¢ wplyw na wyznaczane katy zwilzania stosuje
si¢ modele aproksymacyjne Wenzela 1 Cassie-Baxtera. Ich stosowanie dla rzeczywistych
pomiarow jest jednak problematyczne i wymaga zastosowania stosunkowo duzej kropli,

ktorej wielko$¢ zalezy od skali chropowato$ci powierzchni [174], [175].

Mimo wielu badan majacych na celu okreslenie wptywu poszczegolnych parametrow
powierzchniowych, szczegdlnie chemii powierzchni, topografii powierzchni i zwilzalno$ci

rzeczywista ocena wplywu pojedynczego czynnika jest bardzo trudna, lub wrecz
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niemozliwa do wykonania. Procesy technologiczne majgce na celu zmiang topografii
wplywaja na inne parametry, poniewaz wchodzac w interakcje z powierzchnig moga
wplywac na pozostate parametry, ktérych wypadkowa okresla przydatnos¢ zastosowanej
modyfikacji do zamierzonego zastosowania. Nalezy rowniez mie¢ na uwadze, ze tkanka
kostna wykazuje rowniez charakter anizotropowy, a jej zlozona struktura
wspotoddzialywaja z powierzchnig implantu na wielu poziomach [167], [176]. Badanie
wptywu modyfikacji na wlasno$ci uzytkowe implantu jest kluczowe z punktu widzenia
dalszego rozwoju inzynierii biomedycznej. Rozwoj ten daje nadziej¢ na opracowywanie

jeszcze lepszych rozwigzan dla medycyny wptywajac na poprawe jakosci zycia ludzi.

4.3. Metody modyfikacji i funkcjonalizacja powierzchni implantow
z Ti6Al4V wytwarzanych addytywnie

Stop tytanu Ti6Al4V, cho¢ charakteryzuje si¢ dobrymi wtasno$ciami i udowodniong
biokompatybilnosciag ze wzgledu na obecnos$¢ glinu i wanadu wymaga opracowywania
metod modyfikacji w celu poprawy jego wilasnosci uzytkowych. W literaturze mozna
odnalez¢ liczne badania dotyczace metod modyfikacji tego materialu. Warto jednak
pamigtac, ze aby zaproponowana modyfikacja rzeczywiscie wptywata na funkcjonalnosé
danego implantu powinna by¢ odpowiednio dopasowana do potrzeb konkretnego wyrobu
medycznego oraz funkcji jaka ma on penic.

Nowoczesne techniki modyfikacji powierzchni pozwalajg na wytwarzanie warstw
powierzchniowych o korzystnym sktadzie chemicznym i fazowym oraz mikrostrukturze,
okreslonym wspotczynniku tarcia, kontrolowanej topografii powierzchni i porowatosci,
wysokiej odpornosci korozyjnej 1 wytrzymatosci tribologicznej. Stosowane modyfikacje
powierzchni mozna podzieli¢ na kilka grup w zaleznosci od czynnika, ktory pozwala na
nadanie nowych cech powierzchniowych dla modyfikowanego wyrobu. Do gtownych
metod modyfikacji powierzchniowych dedykowanych dla implantéw ze stopéw tytanu
wykonanych z wykorzystaniem technologii addytywnych/SLM naleza:

1. Metody mechaniczne tj. szlifowanie, polerowanie, piaskowanie czy bebnowanie.
Polegaja one na mechanicznym usunig¢ciu cze$ci materialu w celu uzyskania
okreslonego rozwinigcia powierzchni. Metody mechaniczne wykorzystuja
roznego rodzaju $cierniwa w celu wytworzenia powierzchni o okreslonej
topografii zapewniajacej lepsza przyczepno$¢ lub ograniczong adhezje
okreslonych czastek. Czesto wykorzystywane sg do przygotowania powierzchni

pod dalsze modyfikacje powierzchniowe. Mimo, iz metody te mozna stosowac do
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obrobki poprodukcyjnej elementow drukowanych przyrostowo, w przypadku
ztozonych struktury (takiej jak np. skafoldy) maja one ograniczone zastosowanie
ze wzgledy na brak mozliwosci dostatecznej penetracji §cierniwa w glab porowe;j
struktury [177].

2. Metody chemiczne — wykorzystuja réznego rodzaju substancje chemiczne
pozwalajace na modyfikacje powierzchni takie jak kwasy, zasady 1 H,O». Pozwala
to na wytwarzanie warstw tlenkowych i tytankowych, ktore wplywaja na
biokompatybilno$é, bioaktywno$¢ i indukowane procesy osteointegracyjne.
Obrobka stezonymi kwasami pozwala na usunigcie zanieczyszczen
powierzchniowych 1 zgorzelin. Ze wzgledu na agresywny charakter dzialania
moze by¢ stosowana do obrobki postprodukcyjnej elementéw wytwarzanych
addytywnie w celu usunigcia z powierzchni nie w petni przetopionego proszku
przytwierdzonego do powierzchni wydruku. Moze ona wptywaé na wytrzymatosé
mechaniczng modyfikowanych elementoéw, szczegdlnie w przypadku elementéw
wysokoporowatych oraz stanowi¢ inhibitor proceso6w korozyjnych [122], [125],
[177].

3. Metody elektrochemiczne - zostang opisane w kolejnym Rozdziale 4.3.1

4.3.1. Metody elektrochemiczne

Metody elektrochemiczne polegajg na osadzaniu powtoki lub wytworzeniu warstwy
powierzchniowej z wykorzystaniem roztworu elektrolitycznego na drodze reakcji
utleniania i redukcji. Wymagaja one obecnosci zewngtrznego pola elektrycznego o duzej
gestosci. W zaleznosci od parametroOw procesu oraz zastosowanych kapieli mozna
wyrdzni¢ konwencjonalne osadzanie elektrolityczne, osadzanie elektroforetyczne,
utlenianie anodowe (UA) oraz plazmowe utlenianie elektrolityczne (PEO — ang. plasma
electrolytic oxidation) zwane réwniez utlenianiem mikrolukowym (MAO — ang. micro-Arc
oxidation). Obecno$¢ réznicy potencjatow miedzy elektroda a modyfikowang probka
pozwala zwigkszy¢ adhezje osadzanych czastek oraz zwigkszy¢ kontrole procesu
tworzenia si¢ warstwy powierzchniowej o okreslonych wiasnosciach. W procesie bardzo
istotng role petnig elektrody, ktorych ksztatt i wielko$¢ musi by¢ odpowiednio dobrana do
wielko$ci, ksztattu 1 rodzaju przeprowadzanego procesu [177], [178], [179].
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4.3.1.1. Utlenianie anodowe

Proces utleniania anodowego pozwala na wytwarzanie warstw tlenkowych na
powierzchni modyfikowanego elementu. Proces polega na stymulowanym tworzenia si¢
warstwy tlenkowej na powierzchni poprzez kontrolowany przeplyw pradu przez elektrode
1 probke w srodowisku elektrolitycznym, gdzie material modyfikowany stanowi anodg,
a elektroda, zazwyczaj platynowa, katode (Ryc.14.). Warstwy tlenkowe wytwarzane w ten
sposob charakteryzuja si¢ znacznie wicksza gruboscig w stosunku do warstwy pasywnej,
ktéra osadza si¢ na powierzchni tytanu na drodze samopasywacji. Powtoki TiO»
wytwarzane podczas utleniania pozwalaja na zachowanie polysku powierzchni oraz

zmiang jej koloru.

Zrédta zasilania

Warstwa tlenkowa
00 (%) 7
ool H i
ool%0 2 0,|%
Elektrolit
Katoda Anoda

Ryc.14. Schemat procesu utleniania anodowego (na podstawie [180])

Glownymi parametrami, ktore kontrolujg koncowa posta¢ warstwy powierzchniowe;j
sa parametry pragdowe tj. napigcie i nat¢zenie, zastosowane Srodowisko elektrolityczne
(zazwyczaj mocno kwasowe) oraz czas procesu. Istotny jest roOwniez stan powierzchni,
poniewaz w przypadku niejednorodnego podtoza wynikajacego np. ze zmiennej topografii
wytworzona powloka moze by¢ niejednorodna o czym S$wiadczy jej zréznicowane
wybarwienie. W przypadku utleniania anodowego probek wytwarzanych addytywnie
wytworzona warstwa moze si¢ r6zni¢ w zaleznosci od kierunku wydruku poszczeg6lnych
ptaszczyzn. Utlenianie anodowe pozwala na wytwarzanie gladkich powlok nie
wplywajacych na ksztalt 1 topografie powierzchni, jednak w przypadku wydluzanych
czasOw modyfikacji mozliwe jest rowniez wytworzenie nanorurek charakteryzujacych sie

wysokg twardoscig. Proces utleniania anodowego pozwala na popraw¢ odpornosci
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korozyjnej, estetyki oraz biokompatybilnosci elementu. Metoda ta jest rowniez
wykorzystywana jako modyfikacja wstepna majgca na celu poprawe przyczepnosci innych

powlok [112], [135], [136], [137], [171], [177], [181].

4.3.1.2. Plazmowe utlenianie elektrolityczne

Szczegbdlng odmiang utleniania anodowego jest plazmowe utlenianie elektrolityczne.
W procesie tym wykorzystywane s3 prady o znacznie wyzZszym napi¢ciu 1 nat¢zeniu przy
jednoczesnej mozliwosci wykorzystania nisko stezonych roztworéw o zasadowym pH,
w ktorych mozliwe jest osadzenie dodatkowych zwigzkéw np. hydroksyapatytow.
Zastosowanie wysokich pradéow pozwala na uzyskanie przebicia tworzacej si¢
w poczatkowej fazie warstwy pasywnej powodujac wybicia elektronéw i1 tworzenie si¢
wigzki plazm. Wytworzenie plazmy na powierzchni powoduje czg¢éciowe przetapianie
wierzchniej warstwy materiatu, ktory cyklicznie zastygaja w kontakcie z elektrolitem.
Wytworzona w ten sposoéb powtloka charakteryzuje si¢ gradientowa strukturg, duza
twardos$cia, wysoka adhezja, odporno$cig na zuzycie cierne i obecnoscia licznych poréw
powierzchniowych (Ryc.15.). PEO pozwala na poprawe¢ wlasciwosci osteokondukeyjnych
materiatu  dzigki mozliwosci  wbudowania  w powierzchnie np. zwiazkow
fosforowapniowych oraz wytworzeniu hierarchicznej struktury. Dodatkowo poprawia
odporno$¢ korozyjna i stabilizuje struktur¢ podtoza poprzez cze$ciowe jej przetopienie
pozwalajace m.in. na ograniczenie ,efektu szyjkowania” charakterystycznego dla
powierzchni wytworzonych w technologii SLM lub modyfikowanego z wykorzystaniem

procesu spiekania i natryskiwania.

Porowata warstwa zewnetrzna
Warstwa posrednia

Cienka, gesta warstwa wewnetrzna

Materiat podtoza

Ryc.15. Schemat budowy powtoki wytworzonej plazmowym utlenianiem anodowym [181]
4.3.2. Powloki polimerowe

Jedng z technik poprawy wlasno$ci uzytkowych implantéw metalowych jest
powlekanie ich polimerem, ktory ma na celu ograniczenie kontaktu materialu metalowego
z tkanka. Powloki polimerowe mogg by¢ nanoszone réznymi technikami m.in. metoda

zanurzeniowa, natryskiem ultradzwigkowym, powlekaniem wirowym lub z wykorzystanie
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elektroforezy. = Mozliwe  jest  stosowanie  polimerow  niebiodegradowalnych
1 biodegradowalnych, a ich wybdr zalezy od oczekiwanego wptywu na modyfikowang
powierzchni¢. Powloki wykonane z polimeréw niebiodegradowalnych maja na celu state
zabezpieczenie powierzchni metalowej przed dziataniem $rodowiska tkankowego oraz
poprawe ich wlasnosci tribologicznych. W przypadku implantow czasowych, ktore po
zakonczeniu leczenia nalezy usung¢ z organizmu, pozwalajg na uzyskanie bardzo gtadkiej
powierzchni o niskiej zwilzalnosci, ktora zapobiega integracji implantu z tkankami.
Powtoki biodegradowalne stosowane s3 w celu czasowego ograniczenia kontaktu metalu
z tkankg. Jest to szczegdlnie istotnie w pierwszych fazach leczenia, ktore determinuja
skuteczno$¢ zastosowanego leczenia. Polimery biodegradowalne, oprocz poprawy
odpornosci korozyjnej, zmiany zwilzalno$ci czy ograniczenia uwalniania joné6w metali do
srodowiska moga stanowi¢ matryce dla lekow i substancji czynnych, ktére moga
niwelowaé procesy zapalne, dziata¢ antyseptycznie lub odzywczo dla tkanek, ktore

wymagajg regeneracji po wprowadzeniu implantu do organizmu [182], [183], [184].

4.3.2.1. Chitozan

Jednym z najczesciej stosowanych polimeréw biodegradowalnych stosowanych do
modyfikacji implantow jest chitozan. Jest on biopolimerem zaliczanym do grupy
polisacharydow. Pozyskuje si¢ go z chityny zawartej w skorupach stawonogdéw m.in
krewetek, krabow lub kryli na drodze deacetylacji chemicznej lub enzymatyczne;.
Wystgpowa¢ moze w dwoch postaciach: homopolimeru. (f(1—4)-2-amino-2deoksy-D-
glukopiranozy) i kopolimeru (B(1—4)-2-amino-2deoksy-D-glukopiranozy lub B(1—4)-2-
acetomido-2-deoksy-D-glukopiranozy)(Ryc.16.). Warunki przeprowadzania deacetylacji
wplywaja na jego strukture krystaliczng, mas¢ czasteczkowg oraz stopien acetylacji, ktory
w materiale. Biologiczna aktywnos¢, technologiczna uzyteczno$¢ oraz czysto$¢ chemiczna
chitozanu zalezy od wtasnosci chityny, ktora ze wzgledu na biologiczne pochodzenie moze
charakteryzowa¢ si¢ pewnymi defektami wynikajagcymi z obecnos$ci zanieczyszczen
pochodzenia organicznego i1 nieorganicznego [185], [186].

Pochodzenie chityny wptywa na wlasno$ci pozyskiwanego z niej chitozanu, a stopien
jej deacetylacji moze wpltywaé na uzyskiwang mase czasteczkowa, wytrzymato$¢
mechaniczng oraz wlasnosci hydrofilowe, a takze rozpuszczalno$¢, sklonnos¢ do
pecznienia 1 stabilno$¢. Chitozan moze ulega¢ degradacji na drodze utleniania, hydrolizy,

fotodegradacji, biodegradacji pod wplywem enzymoéw lub na skutek dziatania ciepta
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1 ultradzwickow. Jest rozpuszczalny w srodowisk o niskim pH. W $rodowisku tkankowym
w warunkach in vivo degraduje pod wplywem lizozymu oraz hydrolizy reszt
acetylowanych. Szybkos$¢ degradacji jest odwrotnie proporcjonalna od krystaliczno$ci oraz
stopnia acetylacji. Homopolimery chitozanu wykazuja niska szybkos$¢ degradacji, a ich
proces degradacji w organizmie moze trwa¢ wiele miesigcy. Odpowiednia modyfikacja
chemiczna chitozanu np. z uzyciem izobutylu lub aldehydu glutarowego moze regulowac
szybkos$¢ degradacji w warunkach in vivo [186], [187], [188], [189], [190], [191], [192],
[193].

OH OH OH
O @) 0
“O’%/O’t\&,
HO HO ’OHE}%@/OH
NH; NH NH;
L In

Ryc.16. Wzor strukturalny homopolimeru chitozanu[185]

Chitozan jest materialem nietoksycznym i1 wykazuje wysoka biokompatybilno$¢
dzigki czemu znajduje szerokie zastosowanie w medycynie. W badaniach wykazano, ze ma
dziatanie antyseptyczne i1 przeciwzapalne. Powloki wytworzone z chitozanu pozwalaja na
poprawe zwilzalno$ci biomateriatow oraz na poprawe osteointegracji 1 osteokondukc;ji.
Ze wzgledu na niskg wytrzymato$¢ mechaniczng oraz stosunkowo szybka degradacje
w Srodowisku tkankowym wykorzystywany jest gtdéwnie w materialach kompozytowych
jako osnowa dla HAp, krzemionki lub weglanu wapnia, material do powlekania innych
biomateriatow w celu poprawy ich biokompatybilnosci oraz jako nosnik lekow 1 substancji
czynnych. Mimo, iz powtoki chitozanowe nie wykazuja bardzo wysokiej stabilnos$ci
w Srodowisku tkankowym, pozwalaja na wydluZzenie uwalniania substancji czynnej.
Dodatkowo z chitozanu mozna wytwarza¢ bioaktywne opatrunki, ktore stymuluja

uszkodzone tkanki do regeneracji [186], [189], [194], [195], [196], [197].

4.3.2.2. Berberyna

Berberyna jest alkaloidem izochinowym wystepujacym w roslinach z tj. berberys
zwyczajny (Berberis vulgaris), berberys indyjski (Berberis aristata), cynowod chinski
(Coptis chinensis) 1 mahonia pospolita (Mahonia aquifolium). Badania wykazuja,
iz wykazuje szeroka aktywno$¢ biologiczng, dlatego poszukiwane s3a sposoby jej

wykorzystania w medycynie. Berberyna wykazuje dziatanie przeciwbakteryjne przeciw
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gronkowcowi ztocistemu (Staphylococcus aureus) 1 przeciwgrzybicze dla grzybow
z rodzaju Candida, Aspergullus 1 Cryptococcus. Dodatkowo moze dziata¢ przeciwzapalnie
hamujac tworzenie si¢ cytokin prozapalnych. Wplywa na procesy metaboliczne
Ww organizmie poprzez popraw¢ wrazliwosci na insuling i redukcje poziomu cholesterolu
we krwi. W medycynie chinskiej berberyna wykorzystywana byta do leczenia schorzen
uktadu kostnego m.in. osteoporozy. Pozytywny wpltyw berberyny na gestose,
mikrostruktur¢ oraz mineralizacje¢ tkanki kostnej zastaty potwierdzone w badaniach in vivo
na modelach zwierzgcych [198], [199], [200]

Gléwnym problemem jest niska biodostgpnos$¢ berberyny. Substancja ta wykazuje
niskie wchlanianie jelitowe co utrudnia jej zastosowanie. Poszukiwane sg alternatywne
drogi dostarczenia berberyny do organizmu. Ze wzgledu na wplyw tej substancji na
komorki osteocytow oraz dzialanie przeciwzapalne i przeciwbakteryjne korzystnym
podejsciem jest dostarczenie substancji bezposrednio do miejsca planowanego leczenia.
Wykorzystywane sa w tym celu cementy kostne, rusztowania polimerowe wytwarzane na
drodze elektoprzgdzenia oraz powtoki polimerowe z dodatkiem berberyny jako substancji
czynnej nanoszone na implanty. Podejscie to pozwala nie tylko na dostarczenie berberyny
bezposrednio w miejsce dziatania, ale rowniez moze zapewni¢ wydtuzenie uwalniania
substancji co wydaje si¢ konieczne z punku widzenia dlugotrwatego procesu regeneracji

kosci [197], [201], [202], [203].
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5. Podsumowanie przegladu literatury

Dzigki rozwojowi medycyny oraz poprawiajacym si¢ warunkom zycia ludzie zyja
coraz dluzej, a struktura wieku spoleczenstwa si¢ zmienia. Paradoksalnie sprawia to, ze
wyzwania przed jakim staje medycyna i inzynieria biomedyczna stajg si¢ coraz wigksze,
poniewaz konieczne jest opracowanie odpowiednich technik leczenia dla coraz szerszej
1 coraz bardziej wymagajacej grupy pacjentow.

Choroby zwyrodnieniowe krggostupa zaliczane sa do choréb cywilizacyjnych,
a w przeciaggu zycia w bolem kregostupa boryka si¢ prawie kazdy [30]. Szeroki dostep do
stale udoskonalanych technologii przyrostowych pozwala na rozwdj medycyny poprzez
dostarczenie narzedzi umozliwiajagcych  produkcje implantdéw o wlasnosciach
niemozliwych do uzyskania przy wykorzystaniu technologii tradycyjnych [104], [105].
Wdrozenie nowych technologii do zastosowan medycznych nie jest jednak zadaniem
prostym, poniewaz konieczne jest zapewnienie odpowiednich standardéw i1 norm
bezpieczenstwa, ktore przekladajg si¢ na skutecznos$¢ stosowanych terapii, ograniczajac
prawdopodobienstwo wystgpienia powiktan.

Implanty wytwarzane technologiami addytywnymi znajduja zastosowanie kliniczne
od ponad 15 lat, jednak specjalistyczne normy dotyczace sposobu ich badania i certyfikacji
nadal sg dopracowywane 1 pozostajg na etapie wdrazania [140], [141], [142]. Mimo, iz
implanty produkowane addytywnie wytwarzane s3 z materiatow, ktore z powodzeniem
stosowane s3 w medycynie, a ich wlasnosci sa doskonale udokumentowane w licznych
badaniach klinicznych zmiana sposobu przetwarzania materiatu wptywa na ich wtasnosci
— stad konieczne jest prowadzenie dalszych badan. Tyczy si¢ to zardwno badan nad
przebadanymi juz biomaterialami, na ktorych wiasnosci wptywa proces wytwarzania
addytywnego, ale roéwniez badan nad sposobami modyfikacji implantéw, ktorych
wytworzenie jest mozliwe dopiero dzigki zastosowaniu wtasnie technologii przyrostowych
[53], [123], [129], [151], [204].

Szczegdlnym zainteresowaniem naukowcow oraz medykow ciesza si¢ implanty
wysokoporowate stosowane w ortopedii, ktore dzigki otwartej strukturze majg szanse na
doskonatg integracje ze strukturami tkankowymi podczas procesu leczenia [75], [81], [82],
[83], [90]. Otwarta struktura, cho¢ zapewnia przestrzen dla tkanek umozliwiajac
wytworzenie stabilnego polaczenia implant-tkanka stanowi wyzwanie, szczegdlnie
w aspekcie modyfikacji ich powierzchni. Wtasciwosci powierzchniowe determinuja

reakcje organizmu na implant. Z tego powodu uzyskanie jednorodnej, korzystnej z punktu
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widzenia odpowiedzi komorkowej powierzchni jest kluczowe dla zapewnienia sukcesu
terapeutycznego [152], [153].

Wsrod biomaterialdw wykorzystywanych do wytwarzania wysokoporowatych
implantéw kostnych na szczeg6lng uwage zastuguje Ti6Al4V. Mimo, ze dostepne sg inne
stopy tytanu, ktore charakteryzuja si¢ lepsza biokompatybilnoscig (np.Til3Nb13Zr) lub
dopasowaniem pod wzgledem wlasnosci mechanicznych (np. Ti35NbS5TaZr) analiza
literatury zwigzanej z klinicznie wszczepianymi implantami wykazuje, ze Ti6Al4V jest
praktycznie jedynym biomateriatem, z ktérego technologia SLM wytwarzane sg implanty
kregostupowe [114], [115]. Wynika to z wzgledéw ekonomicznych, ale takze lepszych
wiasciwosci technologicznych tego stopu wynikajacych z nizszej temperatury topnienia niz
przytoczone materiaty alternatywne. W przypadku wytwarzania SLM nizsza temperatura
topnienia przeklada si¢ na mozliwos$¢ spiekania materiatu z wigksza doktadnoscia co jest
kluczowe w przypadku wytwarzania struktur wysokoporowatych. Cho¢ mozliwe, ze
w przysztos§ci rozwdj technologii addytywnych pozwoli na poszerzenie bazy
biomateriatdw stosowanych klinicznie, to aktualnie konieczne jest zapewnienie lepszej
biokompatybilnosci implantom ze stopu Ti6Al4V przez modyfikacj¢ powierzchni oraz
poprawe¢ wlasnosci mechanicznych przez ksztaltowanie struktury porowe;.

Specyfika implantéw  wysokoporowatych stwarza znaczne ograniczenia
a zakresie mozliwos¢ modyfikacji ich powierzchni. Ze wzgledu na wysokie gradienty
temperatur oraz okreslong strefe wptywu ciepta obecng podczas spajania materiatu
proszkowego wigzka lasera implanty wytwarzane addytywnie -charakteryzuja si¢
ukierunkowaniem struktury materialu oraz wysoka chropowatoscia wynikajaca
z obecnosci na ich powierzchni nie w petni przetopionego proszku [205]. O ile strukture
materialu moze ujednolici¢ z wykorzystaniem obrobki termicznej ujednolicenie topografii
powierzchni w calej objetosci struktury wysokoporowej jest problematyczne. Stosowanie
standardowych metody obrobki mechanicznej uzywanych dla elementow litych nie jest
mozliwe ze wzgledu na konieczno$¢ dostarczenia $cierniwa do wewngtrznej czesci
skafoldu. Stosowanie polerowania 1 trawienia chemicznego w celu ujednolicenia
powierzchni moze powodowac znaczace obnizenie wytrzymato$ci mechanicznej
i odpornosci korozyjnej implantéw [121], [122]. Opracowanie metod modyfikacji
umozliwiajacych uzyskanie jednorodnej powierzchni o wlasnosciach korzystnych z punktu
widzenia organizmu pozostaje nierozwigzanym problemem, przed ktorym stoi inZynieria

biomedyczna.
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III. Cze¢s¢ badawcza
1. Cel pracy

Szerokie zastosowania w medycynie wytwarzanych metodami addytywnymi,
wysokoporowatych implantow kregostupa wymaga opracowania metod modyfikacji
powierzchni adekwatnych do ich specyfiki. Ze wzgledu na ztozonag strukture poréw,
ograniczony dostep do powierzchni wewnetrznych oraz relatywnie niskiej grubosci
pojedynczych belek tworzacych strukture skafoldu konieczne jest dobranie odpowiednich
metod 1 parametréw, ktére pozwola na uzyskanie jednorodnego efektu dla catej
powierzchni implantu, ktéra ma mie¢ kontakt z tkanka.

Celem pracy jest opracowanie hybrydowej metody modyfikacji powierzchni
wysokoporowatego implantu miedzykregowego wytworzonego metodg przyrostowa ze
stopu tytanu poprawiajacej jego funkcjonalnos¢.

Teza pracy: Opracowanie hybrydowej metody modyfikacji powierzchni
wysokoporowatego implantu migedzykregowego pozwoli na poprawe jego funkcjonalnosci
poprzez wytworzenie warstwy barierowe] o korzystnych wiasciwosciach fizycznych
i chemicznych umozliwiajacych ograniczenie przenikania jonéw metali do $rodowiska,
stymulujacych proliferacj¢ 1 aktywno$¢ metaboliczng komoérek oraz odpowiednie warunki

do osteointegracji.

2. Material do badan

Materiat do badan stanowity zaprojektowane 1 wydrukowane w technologii 3D probki
ze stopu tytanu odzwierciedlajace rzeczywisty implant migedzykregowy stosowany do

leczenia dyskopatii odcinka szyjnego (C4-C5).

2.1. Opracowanie implantu

Posta¢ konstrukcyjng implantu zaprojektowano w programie Autodesk INVENTOR
Professional 2019. Proces projektowania wymagal okreslenia kryteriow, ktorych spetnienie
bylo konieczne, aby z wykorzystaniem technologii addytywnej wytworzy¢ probki
odzwierciedlajace rzeczywista specyfike implantow wysokoporowatych.

Wymagania stawiane projektowanym probkom sa nastepujace:

e zastosowana struktura porowata musi zapewni¢ otwartos¢ implantu. Wszystkie

pory muszg by¢ otwarte, a polagczenia miedzy poszczegdlnymi porami muszg by¢

dostatecznie duze, aby zapewni¢ mozliwos$¢ penetracji tkanki kostnej. Wielko$¢
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zaprojektowanych poréw powinna wynosi¢ 600 um. Wielko$¢ poréw po
wytworzeniu powinna by¢ > 400 pm.

wybrana struktura porowa musi uwzgledni¢ mozliwosci technologiczne
wynikajace z dobranej metody wytworzenia implantu. Srednica belek tworzacych
makrostruktur¢ wewnatrz implantu powinna stanowi¢ co najmniej 10-krotnos¢

maksymalnej §rednicy ziaren proszku stosowanego do wytworzenia probek.

nalezy uwzgledni¢ ograniczenia wynikajace ze specyfiki metod addytywnych
opierajacych si¢ na technologiach proszkowych, w szczegdlnosci koniecznosé
zastosowania struktur podporowych, zwigzanych zbudowaniem krawedzi
niepodpartych, réwnoleglych do powierzchni stolika roboczego oraz
nieuniknionych rozbieznosci miedzy zaprojektowang porowatoscig catkowita,

a porowatoscia rzeczywista.

w projekcie nalezy uwzgledni¢ wzmocniong ramk¢ na krawedziach implantu oraz

elementy umozliwiajace fatwe manipulowanie elementem podczas implantacji.

zewnetrzne warstwy zaprojektowanej struktury porowej powinny minimalizowaé
traumatyzacj¢ tkanek po wprowadzeniu implantu do organizmu. Zewngtrzne
krawedzie powinny by¢ zaokraglone, a powierzchnie, ktdre bezposrednio stykaja

si¢ z tkanka kostng po implantacji powinny zapewnia¢ rOwnomierne podparcie.

zaprojektowany 1implant powinien charakteryzowa¢ si¢ wytrzymalo$cig
mechaniczng  uniemozliwiajagca  uszkodzenie implantu pod wplywem
fizjologicznych obcigzen wystepujacych w miejscu implantacji. Korzystnym
bytoby wytworzenie implantu, ktorego sztywno$¢ bytaby zblizona do sztywno$ci

tkanki kostne;.

Ksztalt oraz wymiary probek dobrano na podstawie danych katalogowych

(ChM sp. z 0.0.). Makrostrukture implantu zaprojektowano w oparciu o dane literaturowe

(Rozdziat 1.2.1.5). Zaprojektowang struktur¢ porowata oparto na siatce diamentowe;j

bazujacej na czworos$cianie foremnym (Ryc.17.) Siatka ta zapewnia uzyskanie sferycznych

poréw o szerokich potaczeniach. Srednice belek tworzacych strukture porowa okreslono

na 600 um przy zalozeniu, ze probki beda wytwarzane z proszku o wielko$ci <50 um.

Dhugos¢ belek dobrano tak, aby wielko$¢ pojedynczego pora wynosita @600 um.

Ze wzgledu na konieczno$¢ zapewnienia dobrego odwzorowania zastgpowanych struktur

tkankowych kat pomiedzy powierzchnig gorng i dolng okreslono na 5°, co odzwierciedla
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fizjologiczng krzywizne¢ kregostupa. Chcac rownocze$nie zapewni¢ regularng
makrostrukture powierzchni stykajacych si¢ z tkankg kostng w ich obrebie zastosowano
regularng siatke diamentowa dostosowujac strukture porowata w jej centralnej czg$ci
poprzez odpowiednie wydiluzenie belek. Podczas dostosowywania centralnej czgsci siatki
poszczegbdlne pory modyfikowano tak, by nie stworzy¢ porow zamknietych badz porow

o $rednicy mniejszej niz 600 um.

Ryc.17. Komorka elementarna struktury porowej

W celu zapewnienia wigkszej sztywnos$¢ oraz regularnej zewnetrznej bryly elementu
wokot implantu zamodelowano ramke o przekroju 600x500 pm. Dodatkowo zabudowano
przednig powierzchni¢ implantu i1umieszczono w niej specjalne skosne zaglebienia
umozliwiajace stabilne uchwycenie implantu za pomoca szczypcoOw. Zabudowana $ciana
stanowila stabilne podtoze do wytworzenia struktury porowej w centralnej czgsci implantu.

Przed wytworzeniem probek zweryfikowano  wytrzymalo§¢  mechaniczng
zaprojektowanych implantéw z wykorzystaniem metod numerycznych. Wstepne analizy
przeprowadzono w programie AutoDESK Inventor Professional 2019, a nastgpnie
wykonano analogiczne analizy w $rodowisku ANSYS 2021. W celu przeprowadzenia
symulacji numerycznej opracowany model komputerowy implantu dyskretyzowano
z wykorzystaniem tetragonalnego dziesigciowegztowego elementu skonczonego typu
SOLID187. Warunki brzegowe okreslono w taki sposob, aby dolna powierzchnia implantu
byta unieruchomiona, natomiast do gornej powierzchni przyktadana byta sita Sciskajaca
o warto$ci maksymalnej 1500N, co odpowiada obcigzeniu przekraczajagcemu obcigzenie
fizjologiczne wystepujace w odcinku szyjnym kregostupa. Przeprowadzone analizy nie
wykazaly obecnosci miejsc, w ktorych wystepowataby koncentracja naprezen.
Wyznaczone maksymalne napr¢zenia zredukowane dla najwigkszej zatozonej sily
sciskajacej nie przekraczaty wytrzymatosci na Sciskanie stopu Ti6Al4V [206], [207], [208],
[209].
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sp.

2.2. Wytworzenie implantu

Probki, w postaci zaprojektowanych implantéw, zostalty wytworzone w ChM

z 0.0. na drukarce 3D SLM-250 Metal (SLM Solution Group AG) z proszku Ti6Al4V

(Tab.2.) do zastosowan medycznych o gradacji <50um (TLS Technik GmbH).

Tab.2. Sklad chemiczny proszku Ti6Al4V (Ti Grade 23) uzytego do wytworzenia probek [210]
Al V Fe Y C N H Y Ti

[%] | 5,5-6,5 3,545 <0,25 <0,13 <0,08 <0,05 <0,012  <0,005 Reszta

Wydrukowane probki wyzarzono w temperaturze 920°C przez 4h, a nastgpnie

czyszczono w izopropanolu w pluczce ultradzwigkowej. Na Ryc.18. przedstawiono model

zaprojektowanego implantu (A) oraz zdjecie wytworzonej probki (B).

=
ST
L 11 | .
Ryc.18B. Zdjecie probki wytworzonej metodg
Ryc.184. Model zaprojektowanego implantu. SLM na podstawie projektu

3. Metodyka badan

3.1. Algorytm postepowania

Realizacja zdefiniowanych celow badawczych wymagata opracowania planu i metodyki

badan oraz okreslenia kryteriow oceny poszczeg6lnych etapow. Prace badawcze podzielono na

3 etapy, ktére obejmowaty kolejno:

a) oceng wstepng wytworzonych probek,

b) funkcjonalizacj¢ powierzchni probek z wykorzystaniem metod elektrochemicznych
oraz ocen¢ wplywu przeprowadzonej modyfikacji elektrochemicznej na ich
wlasciwosci

¢) funkcjonalizacj¢ powierzchni probek po wybranej modyfikacji elektrochemicznej
z wykorzystaniem biodegradowalnej powloki polimerowej oraz oceng¢ wptywu

powtoki na wlasnos$ci implantu.
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W celu okreslenia rzeczywistych wlasnosci wytworzonych probek oraz wplywu
zastosowanych modyfikacji na wtasnosci skafoldow wszystkie pomiary prowadzone byty na
probkach w postaci wysokoporowatych implantdow migdzykregowych zaprojektowanych
1 wytworzonych z Ti6Al4V metodag SLM. Cho¢ podejscie to stanowito wyzwanie oraz pewne
ograniczenia dotyczace stosowania réznych metod badawczych to pozwolito ono na okreslenie
rzeczywistych wlasciwosci wytworzonych 1 modyfikowanych powierzchniowo wysoko
porowatych implantéw miedzykregowych.

Ad. a) Ocena wstepna obejmowata badania majace na celu okreslenie jakosci
wytworzonych probek oraz ich wlasno$ci w stanie wyjSciowym. Stanowila ona punkt
odniesienia dla dalszych badan. Ocena wstgpna obejmowata:

e ocen¢ mikroskopowa wraz z oceng zgodnos$ci wymiarowej wytworzonych probek

z wykorzystaniem mikroskopii $wietlnej oraz mikro-tomografii komputerowe;j,
e oceng porowatosci rzeczywistej z wykorzystaniem piknometrii helowej oraz metody

obliczeniowej bazujacej na pomiarach hydrostatycznych,
e oceng wlasnos$ci mechanicznych w oparciu o statyczng probe Sciskania,
e oceng struktury materiatu na podstawie badan metalograficznych.

Ad b) Funkcjonalizacja powierzchni prébek z  wykorzystaniem metod
elektrochemicznych, obejmujgca utlenianie anodowe (UA) oraz plazmowe utlenianie
elektrolityczne (PEQO), miata na celu wytworzenie trwalej, stabilnej warstwy pasywnej na
powierzchni implantu w catej objetosci probki. Wytworzona warstwa pasywna miata stanowi¢
warstwe barierowg dla jonow metali mogacych dyfundowa¢ z materialu do §rodowiska oraz
podioze o korzystniejszych wilasnosciach z punktu widzenia integracji implantu z tkanka
kostng. Zgodnie z danymi przedstawionymi w przegladzie literaturowym kluczowymi
czynnikami wptywajacymi na osteointegracj¢ implantdow s3a topografia oraz chemia
powierzchni 1 wynikajgce z niej wlasnos$ci tj. potencjat korozyjny czy zwilzalnos¢. W celu
okreslenia wplywu zastosowanych modyfikacji na wtasno$ci implantu przeprowadzono
badania obejmujace:

e ocen¢ morfologii powierzchni z wykorzystaniem mikroskopii cyfrowej, skaningowej

mikroskopii elektronowej (SEM, ang. Scanning FElectron Microscope) oraz

profilometrii optycznej,

e ocen¢ sktadu chemicznego na podstawie spektroskopii rentgenowskiej z dyspersja

energii (EDS — ang. Energy Dispersive Spectroscopy)
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e oceng struktury materialu w oparciu o metod¢ dyfraktometryczng (XRD — ang. X- ray

Diffraction)

e ocen¢ potencjatu korozyjnego probek w stanie wyjsciowym oraz po dlugotrwatej
ekspozycji na symulowane S$rodowisko tkankowe z wykorzystaniem metody

potencjostatycznej,

e pomiar stezenia jondw metali przenikajacych do roztworu w trakcie ekspozycji na
symulowane $rodowisko tkankowe, z wykorzystaniem metody emisyjnej atomowej
spektrometrii z indukcyjnie sprz¢zong plazmg (ICP-AES ang. Inductively Coupled
Plasma Atomic Emission Spectrometry)

e ocen¢ zwilzalno§ci metoda siedzacej kropli z wykorzystaniem goniometru
optycznego.

Dobor parametrow zastosowanego procesu UA oraz PEO oparto na analizie literaturowe;j
oraz badaniach wilasnych [84], [135], [179], [211], [212], [213], [214], [215]. Glownym
kryterium podczas doboru parametréw procesu byta mozliwos¢ wytworzenia jednorodnej
warstwy wierzchniej w catej objetosci probki w tym w obrebie otwartej struktury porowej[ 135].

Na podstawie przeprowadzonych badan oceniono wptyw UA oraz PEO na wtasnosci
zaprojektowanych 1 wytworzonych implantow. Wybor ostatecznej modyfikacji
elektrochemicznej pozwalajacej na funkcjonalizacje powierzchni implantu dokonano na
podstawie kryteriow okreslonych w Tab.3. Oceny dokonano w odniesieniu do probek w stanie

wyjsciowym (SW).

Tab.3. Zestawienie kryteriow oceny przydatno$ci zastosowanej modyfikacji elektrochemiczne;j

Kryterium oceny Oczekiwany wplyw na powierzchnie Ocena*
Jednorodna topografia w catej objetosci probki LA
Topografia Ograniczenie liczby ziaren obecnych na powierzchni +
powierzchni
Wytworzenie mikroporéw na powierzchni R
+

Poprawa zwilzalno$ci

Zwilzalnos¢ Wiasnosci hydrofilowe Ll

Obecnos¢ warstwy tlenkowe;j +

Sklad chemiczny Ograniczenie ilosci V i Al w warstwie wierzchniej A
powierzchni

Obecno$é Ca i P w warstwie wierzchniej +

WiasnoSci korozyjne  Stabilny czasowo potencjal korozyjny (Eocp) E

Ograniczenie ilo$ci jonow metali przenikajacych do srodowiska A

Degradacja +

Dostarczenie do §rodowiska jonow Ca/P

*ilos¢ ,,+ 7 okresla poziom poziom istotnosci poszczegolnych kryteriow
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Dla ostatecznie dobranego wariantu modyfikacji elektrochemicznej, ktéry podczas oceny
uzyskal wigkszg liczbe punkéw wykonano dodatkowe badanie sktadu chemicznego warstwy
z wykorzystaniem rentgenowskiej spektroskopii fotoelektronow (XPS- ang. X-ray
Photoelectron Spectroscopy).

Ad c¢) Funkcjonalizacje powierzchni z wykorzystaniem biodegradowalnej powtoki
polimerowej przeprowadzono dla najlepszego wariantu zastosowanej modyfikacji
elektrochemicznej. Wytworzenie powloki polimerowej na implancie miato na celu ograniczenie
kontaktu metalowego implantu z tkankg bezposrednio po implantacji. W oparciu o literaturg
zatozono, ze zastosowanie takiej powloki pozwoli na ograniczenie ilo$ci jonow metali
przenikajacych z implantu do $rodowiska, dostarczenie zwigzkdéw i substancji czynnych
korzystnych z punktu widzenia organizmu oraz zmian¢ wlasno$ci powierzchni implantu
tj. zwilzalno$ci 1 potencjatu korozyjnego. Badania probek pokrytych polimerem obejmowaty:

e ocen¢ morfologii powierzchni 1 jednorodnos$ci naniesionych  powlok

z wykorzystaniem SEM 1 EDS,

e ocen¢ potencjatu korozyjnego probek w stanie wyjsciowym oraz po dlugotrwatej
ekspozycji na Srodowisko imitujace srodowisko tkankowe w wykorzystaniem metody
potencjostatycznej,

e pomiar st¢zenia jondw metali przenikajacych do roztworu w trakcie ekspozycji na
srodowisko imitujace srodowisko tkankowe, z wykorzystaniem metody ICP-AES,

e ocen¢ zwilzalno$ci metodg goniometryczna,

e oceng kinetyki uwalniania substancji czynnej metoda spektrofotometryczna,

e ocene cytotoksycznosci probek przed i po pokryciu biopolimerem metoda

kolorymetryczna.

3.2. Zastosowane metody modyfikacji oraz przygotowanie probek do badan

3.2.1. Funkcjonalizacja powierzchni z wykorzystaniem metod
elektrochemicznych

Funkcjonalizacja powierzchni z wykorzystaniem metod elektrochemicznych
przeprowadzona zostalta w celu wytworzenia trwate] warstwy tlenkowej zabezpieczajacej
implant przed dzialaniem S$rodowiska tkankowego oraz ograniczajacej kontakt tkanki
z materiatem metalowym. [136], [216].

Przed przystapieniem do modyfikacji probki oczyszczono w ptuczce ultradzwigkowe;j

wg protokotu: 5 min woda demineralizowana, 5 min $rodek odtluszczajacy, 5 min woda
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demineralizowana, 5 min aceton, 5 min woda demineralizowana. Probek nie suszono przed
przystapieniem do modyfikacji elektrochemiczne;.

Utlenianie anodowe przeprowadzono z wykorzystaniem 2 ptaskich elektrod platynowych
umieszczonych po obu stronach probki. Do zawieszenia probki w elektrolicie wykorzystano
drut z Ti6Al4V, ktory zgrzano z plaska powierzchnia modyfikowanych probek. Proces
utleniania anodowego przeprowadzono z wykorzystaniem elektrolitu Titan Color (POLIGRAT
GmbH) (kwas fosforowy + kwas siarkowy, pH 0,5+0,6, temperatura 20+£2°C) przy parametrach
pradowych U = 97V, 1=50mA [216] przez 120 s, ktory mierzono po ustabilizowaniu si¢
napiecia w uktadzie. W badaniu wykorzystano zasilacz pradu statego Kikusui PAS500-18.

Plazmowe utlenianie elektrolityczne przeprowadzono z wykorzystaniem platynowe;j
elektrody dookolnej. Probki montowano za pomocg obustronnie ostro zakonczonego wygigtego
drutu z Ti6Al4V mocowanego poprzez obustronne osadzenie cienkich koncéw w strukturze
porowej. Probki polaryzowano anodowo. Proces PEO przeprowadzono z wykorzystaniem
0,5M roztworu podfosforanu wapnia (Ca(H2PO2),.) W trakcie modyfikacji rozwor byt stale
mieszany mieszadlem magnetycznym oraz chtodzony za pomoca plaszcza wodnego do
temperatury 5°C. Modyfikacje przeprowadzono uzywajac zasilacza wysokiego napiecia
Kikusui PWE 800H sterowanego komputerowo za pomocg programu Wavy. Parametry
pradowe zostaly dobrane na podstawie badan wstepnych (U =250+300 V, [ =0,9+1,8 A, prad
DC/impulsowy prostokatny/narastajacy, wypetienie 20+100%) [135]. Ostatecznie w procesie
wykorzystano impulsowy prad staty (sygnat prostokatny, 20% wypelnienia, czgstotliwosé
0,4Hz) przy parametrach pradowych U =250 V, I = 0,9 A dla catkowitego czasu modyfikacji
600 s.

Probki po utlenianiu anodowym 1 plazmowym utlenianiu anodowym oczyszczano
w pluczce ultradzwigkowej wg protokotu: 5 min woda demineralizowana, 5 min aceton, 5 min

woda demineralizowana. Probki pozostawiono do wyschnigcia w warunkach normalnych.

3.2.2. Funkcjonalizacja powierzchni z wykorzystaniem
biodegradowalnej powloki polimerowej
Funkcjonalizacj¢ powierzchni z wykorzystaniem biodegradowalnej powtoki
polimerowej przeprowadzono dla jednego wariantu modyfikacji elektrochemicznej, ktory
charakteryzowat si¢ najlepszymi wtasnosciami z punktu widzenia osteointegracji.
Do przygotowania powtoki uzyto chitozanu w postaci niskomolekularnego proszku

o stopniu decylacji >75% (Sigma-Aldrich). Jako substancje czynng uzyto berberyny w postaci
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sproszkowanego chlorku berberyny (Sigma-Aldrich). Na badane implanty nalozono 3 warianty
powlok:

e Cht — powloka chitozanowa bez dodatku substancji czynnej;

e ChtBBRlow - powloka chitozanowa z dodatkiem berberyny o niskim stezeniu (stosunek

wagowy chitosan:berberyna — 300:1) (50 mg/1) [202];

e ChtBBR high — powloka chitozanowa z dodatkiem berberyny o wysokim stgzeniu

(stosunek wagowy chitosan:berberyna —4:1)(3750 mg/1)[203].

Roztwory uzyte do wytworzenia powtok przygotowano poprzez rozpuszczenie chitozanu
1 berberyny w 2% kwasie octowym. W naczynkach wagowych odmierzono po 1,5 g chitozanu
w postaci proszku korzystajac z precyzyjnej wagi analitycznej (Am=0,0001g). W zlewkach
szklanych przygotowano po 100 ml wody demineralizowanej do ktorej dodano 2 ml st¢zonego
kwasu octowego (>99%). Roztwory wymieszano korzystajac z mieszadla magnetycznego.
Chitozan umieszczono w butelkach szklanych, a nastgpnie zalano 100 ml przygotowego 2%
kwasu octowego. W butelkach umieszczono mieszadla magnetyczne, a nastepnie szczelnie je
zamknigto i mieszano przez 24h. W naczynkach wagowych odmierzono odpowiednie ilo$ci
berberyny (ChtBBR high —0,375g, ChtBBR low — 0,005g), ktore dodano do butelek
z przygotowanym 1,5% roztworem chitozanu. Roztwory mieszano do uzyskania jednorodne;
mieszaniny.

Przed przystapieniem do nakladania powloki kazda z probek zwazono na wadze
analityczne) RADWAG AS 160/C/2. Przygotowane roztwory naniesiono na probki korzystajac
z metody zanurzeniowej. Doktadny sposob naktadania oraz czas inkubacji dobrano na
podstawie badan wiasnych i analizy literatury [202], [203], [217]. Probki umieszczono
w naczynkach 24 dotkowych w taki sposob, aby opieraly si¢ na zabudowanej przedniej Scianie
implantu. Nastgpnie za pomocg pipety do porowatej czesci probki wttoczono dwukrotnie 0,2 ml
przygotowanych roztworow w celu wstepnego zwilzenia powierzchni. Do kazdego z dotkow
za pomocg automatycznej pipety powoli wlano 2,5 ml roztworu chitozanu lub chitozanu
z dodatkiem berberyny. Plytki zamkni¢to 1 zabezpieczono parafilmem, a nastepnie
umieszczono na 5 min. na stoliku wibracyjnym w celu usuni¢cia potencjalnych pecherzykow
powietrza. Probki inkubowano w roztworach z rozpuszczonym polimerem przez 24h. Po tym
czasie za pomocg pipety automatycznej usuni¢to roztwory polimeru z dotkow, a nastgpnie
wyjeto probki 1 pozostawiono do wysuszenia w powietrzu o wymuszonym obiegu. Probki
suszono w temp 25°C przez 4h. Ze wzgledu na wilasnosci berberyny probki przechowywano

1 modyfikowano w warunkach o ograniczonej ekspozycji na $wiatto. Wysuszone probki
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zwazono w celu okreslenia masy naniesionego polimeru, a nastgpnie przekazano do sterylizacji

radiacyjnej.

3.2.3. Sterylizacja

Wytworzone 1 modyfikowane probki przed przystgpieniem do badan sterylizowano

radiacyjnie wigzka wysokoenergetycznych elektronow (25kGy).

3.2.4. Przygotowanie zgladow metalograficznych

Probki w stanie wyjsciowym zainkludowano w zywicy PolyFast (Struers) uzywajac
urzadzenia Struers CitoPress-20. Probki utozono w taki sposob, by uzyska¢ zgtad powierzchni
prostopadtej 1 rownolegtej wzgledem plaszczyzny wydruku. Zainkludowane probki szlifowano
automatycznie papierem $ciernym o gradacji 120, 320, 600, 800 11200, a nast¢pnie
wypolerowano na suknie polerskim z uzyciem OP-S SUSPENSION (Struers). Zgtady

wytrawiono w 8% HF.

3.2.5. Ekspozycja na srodowisko imitujace sSrodowisko tkankowe

W celu zbadania wptywu srodowiska na badane implanty probki eksponowano na
warunki imitujgce Srodowisko tkankowe. Probki z wszystkich badanych wariantow
umieszczono w szczelnych pojemnikach wypetnionych 100 ml PBS (0,14 M NaCl, 2,7 mM
KCL, 0,01 M PO43-, pH 7,4) i1 przetrzymywano w 37°C przez 2, 4 oraz 6 tygodni. Dalszym

badaniom poddano zardéwno inkubowane probki jak i1 roztwor, w ktorym byly przetrzymywane.

3.3. Metodyka prowadzenia badan
3.3.1. Ocena porowatoSci rzeczywistej

Pomiary rzeczywistej porowatos$ci miaty na celu sprawdzenie doktadno$ci wydruku oraz
weryfikacje otwartej struktury wytworzonych poréw. Porowato$¢ rzeczywista wyznaczono na
podstawie metody obliczeniowej bazujac na pomiarach hydrostatycznych oraz na piknometrii
helowej. Ze wzgledu na skomplikowany ksztatt probki jako objetos¢ pozorng oraz teoretyczng
porowato$¢ 1 objetos¢ rzeczywista przyjeto warto§ci  wyznaczone W  programie
INVENTOR 2019 dla zaprojektowanego modelu. Z uwagi na obecno$¢ ramki oraz litej czgsci,
ktora wptywata na wyznaczang porowato$¢ okreslono rowniez porowatos¢ dla samej struktury
porowej, ktorg wyznaczono dla 3 losowych cylindrycznych wycinkéw skafoldu (Ryc.19.).

Wartosci tej nie weryfikowano doswiadczalnie.
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Ryc.19. Cyliryczny wycinek skafoldu, uzyty do wyznacznia porowatosci dla centralnej czesci skafoldu
3.3.1.1. Pomiar gestosci materialu metoda hydrostatyczna

Gestos¢ materialu wyznaczono na podstawie pomiaréw przeprowadzonych na wadze
laboratoryjnej Axis ATZ320 wyposazonej w zestaw do pomiaru ggstosci (Axis) z uzyciem

wody demineralizowanej w temperaturze 20°C dla 5 losowo wybranych probek. Wartos§¢
gestosci cieczy przyjeto jako 1,00 C:l;z. Na podstawie masy probek w powietrzu oraz w wodzie

demineralizowanej wyznaczono ggstos¢ rzeczywista materiatu korzystajac z zaleznosci:
p=———""—%*pc (1),

gdzie:

my, — masa probki w powietrzu [g]
m. — masa probki w cieczy [g]

iy . 9
p — gestoS¢ badanego materiatu [W]
pe — gestosc cieczy [%]

Wyznaczong warto$¢ gestosci porownano z wartoscig gestosci podanej przez producenta
proszku Ti6Al4V uzytego do wydruku, ktéra wynosita 4,43 g/com’. Bazujac na wyznaczone;
gestosci oraz masie probek wyznaczono objetos¢ probek.

Porowatos$¢ rzeczywista okreslono na podstawie wyznaczonych objetosci korzystajac
z zaleznoSci:

Vooz

P[%] = (1— -

rz

) £100% ()

3.3.1.1. Pomiary porowatosci z wykorzystaniem piknometrii
helowej

Probki zwazono na wadze analitycznej RADWAG AS 160/C/2 (d=0,1mg). Pomiary
porowato$ci metoda piknometrii helowej przeprowadzono dla 8 losowych probek na

urzadzeniu 1305 Micromeritics®. Dla kazdej z probek wykonano 10 niezaleznych pomiarow
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objetosci rzeczywistej probek. W oparciu o wyznaczong objetos¢ pozorng obliczono

porowato$¢ rzeczywistg wytworzonych implantow.

3.3.2. Mikrotomografia komputerowa

Mikrotomografi¢ komputerowa przeprowadzono z uzyciem urzadzenia ProCon X- Ray
CT-Compact (System Casp). Badania przeprowadzono przy uzyciu lampy 130 kV,
rozdzielczo$¢ 0,05um i czasie ekspozycji 2s. dla 3 losowych probek. Otrzymane przekroje

oceniono wykorzystujac oprogramowanie Slicer 3D.

3.3.3. Ocena wlasnosci mechanicznych

Ocena wytrzymalosci mechanicznej miata na celu weryfikacj¢ czy wyprodukowany
implant charakteryzuje si¢ wystarczajaca wytrzymatoscia mechaniczng pozwalajaca na
przenoszenia fizjologicznych obcigzen wystepujacych w docinku szyjnym kregostupa.
Poniewaz probki charakteryzowaly si¢ brakiem réwnolegtosci powierzchni goérnej i dolnej
konieczne bylo opracowanie specjalnych uchwytéw umozliwiajacych $ciskanie probki
(Ryc.20). Z powodu specyfiki uktadu obcigzania pomiary prowadzone byty do osiaggniecia sity
sciskajacej 750 N, co odpowiada sile znaczaco przekraczajacej wartosci sity wystepujace
fizjologicznie w odcinku szyjnym [208], [209]. Statyczna probe Sciskania prowadzono na
maszynie MTS Criterion Model 43 w warunkach normalnych (T=20°C) przy predkosci
$ciskania 1mm/min. Do analizy mierzonych wartosci napr¢zen w funkcji odksztatcen
wykorzystano uproszczony model, w ktorym pole powierzchni przekroju poprzecznego
wyznaczone zostalo wzgledem zewnetrznych krawedzi probki (P = 1,43mm?), natomiast jako

wysokos¢ poczatkowa przyjeto srednig wysokos¢ implantu (h = 4,5 mm).

Ryc.20. Zdjecie uchwytow stosowanych w badaniach
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3.3.4. Ocena mikroskopowa
3.3.4.1. Mikroskopia swietlna

Obserwacje mikroskopowe prowadzono na mikroskopie cyfrowym Keyence VHX-5000
wyposazonym w kamere o rozdzielczosci 1600x1200 o progresywnym systemie skanowania
1 czujnik obrazu z matrycg 1/1,8 CMOS. Obserwacje prowadzono korzystajac z obiektywu
o zakresie powigkszen 20-200x. Mikroskopi¢ $wietlng wykorzystano do oceny zgodnosci
wymiarowe] wytworzonych implantéw oraz oceny wielko$ci poréw dla probek w stanie

wyjsciowym oraz poddanych modyfikacje elektrochemiczne;.

3.3.4.2. Skaningowa Mikroskopia elektronowa

Obserwacje mikroskopowe z wykorzystaniem skaningowej mikroskopii elektronowej
(SEM) prowadzono na urzadzeniu TESCAN VEGA wyposazonym w wolframowa katodg.
Obserwacje prowadzono z wykorzystaniem detektora SE przy napigciu wzbudzenia 5-25 keV.
Podczas badan dokonano oceny struktury metalograficznej przygotowanych zgtadow, zgodnie
z ISO/ASTM 52908:2023 i ISO 20160:2006 oraz oceny morfologii powierzchni. Badania
probek w stanie wyjSciowym 1 po obrobce elektrochemiczne; wykonano dla powierzchni
zewngtrznych oraz przekrojach, co miato na celu oceng powierzchni wewngtrznych implantow.
Z powodu obaw o degradacj¢ powlok polimerowych podczas przygotowania przekrojow
implantéw obserwacje probek z powtoka polimerowg przeprowadzono jedynie dla powierzchni

zewngetrznych.

3.3.5. Profilometria optyczna

Topografi¢ powierzchni w stanie wyjSciowym oraz po obrdbce elektrochemicznej
oceniono wykorzystujac profilometr 3D Surface Metrology Microscone Leica DCMS.
Uzyskane obrazy przetworzono w programie Leica Map. Pomiary chropowato$ci prowadzono
w obrgbie belek tworzacych strukture porowa oraz ptaskiej ramki wykorzystujac obiektyw 50x.
Pomiary prowadzono globalnie dla obszaru 132x175pum dla ktérego wyznaczono warto$¢
Sa (Srednie arytmetyczne odchylenie profilu od powierzchni $redniej). Dodatkowo w celu
oceny jednorodnosci mikrochropowatosci powierzchni przeprowadzono pomiary dla matych
obszarow w ramach pojedynczych ziaren osadzonego proszku (20 pm) oraz fragmentow
litych belek niepokrytych ziarnami (20x30 pm) dla ktérych wyznaczono parametry Sa oraz

Ra ($rednie arytmetyczne odchylenie profilu od linii $redniej) 1 Rz (wysoko$¢ chropowatos$ci
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wedhug dziesigciu punktow profilu). Dla pomiaréw prowadzonych w obregbie pojedynczych

ziaren korzystano z korekcji sferyczne;.

3.3.6. Analiza skladu chemicznego EDS

Sktad chemiczny warstwy powierzchniowej okreslono na podstawie analizy EDS
wykonanej podczas obserwacji SEM. Analiz¢ przeprowadzono korzystajac z detektora Xplore
EDS (OXFORD instruments) przy energii wzbudzenia 20keV i natezeniu pradu InA. Pomiary
prowadzono punktowo oraz powierzchniowo. Do analizy sktadu chemicznego wykorzystano
program AZtecOne, w ktérym na podstawie zmierzonych widm okreslono wagowy udziat
poszczegblnych pierwiastkdéw w warstwie wierzchniej oraz okre§lono ich rozktad w badanym

obszarze.

3.3.7. Analiza skladu chemicznego XPS

Analiz¢ sktadu chemicznego warstwy wierzchniej z wykorzystaniem metody XPS
wykonano dla jednego, najlepszego wariantu modyfikacji elektrochemicznej, ktorg
wykorzystano w dalszych badaniach zwigzanych naktadaniem warstwy polimerowe;.

Bezposrednio przed pomiarem probki plukano w acetonie w ptuczce ultradzwickowej
przez 10 min. i pozostawiano do wyschnigcia. Sktad chemiczny powierzchni probek
analizowano za pomoca spektroskopii fotoelektrondw rentgenowskich (XPS). Pomiary
wykonywano w instrumencie XPS (SPECS, Niemcy) podtaczonym do klastra ultrawysokiej
prozni (ciénienie bazowe 10 ~® Pa), wyposazonym w niemonochromatyczne zrédlo promieni
rentgenowskich XR-50 Mg K o (Aw = 1253,6 V), analizator PHOIBOS 150 1 dziato zalewowe
FG 20 do kompensacji efektow tadowania. Widmo pomiarowe XPS zbierano przy energii
przejscia 50 eV 1 krokach energii 0,5 eV. Dodatkowo zebrano widma o wysokiej rozdzielczosci
dla okreslonych pasm przy energii przejscia 20 eV i krokach energii 0,03 eV. Analizg ilo$ciowa
przeprowadzono za pomoca programu CasaXPS (wersja 2.3.25PR1.0, Casa Software

Ltd) [218].

3.3.8. Analiza skladu fazowego XRD

Badania XRD przeprowadzono przy uzyciu dyfraktometru D8 Advance (Bruker,
Karlsruhe, Niemcy) z anody Cu-Ka (A=1,54 A) pracujacej przy napieciu 40 kV i natezeniu
pradu 40 mA. Szybko$¢ skanowania wynosita 0,60°/min. przy kroku skanowania 0,02°
w zakresie od 5° do 90° 20. Identyfikacje dopasowanych faz wykonano przy uzyciu programu

DIFFRAC.EVA z wykorzystaniem bazy danych Crystallography Open Database (COD),
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natomiast doktadne parametry sieci i wspotrzedne atomowe dopasowanych faz obliczono przy
uzyciu udoktadnienia Rietvelda w programie TOPAS 6, w oparciu o teori¢ Williamsona-Halla
[219], [220]. Do opisu profili linii dyfrakcyjnych przy udoktadnieniu Rietvelda wykorzystano
funkcje pseudo - Voigta. Parametry Ry, (wazony wspotczynnik R), Rexp (oczekiwany
wspotczynnik R) 1 GOF (dobro¢ dopasowania) zostaly uzyte jako kryteria numeryczne jakosci
dopasowania dyfraktograméw obliczonych do eksperymentalnych danych dyfrakcyjnych
[221]. Ksztalty pikow, parametry sieci, rozmiar krystalitow i odksztalcenie sieci zostaty

obliczone jednoczesnie [219], [220], [222].

3.3.9. Ocena wlasnosci korozyjnych

Badania korozyjne przeprowadzono przy uzyciu potencjostatu Auto-LAB PGSTAT 302
i oprogramowania NOVA 2.0 (Methtohm). Pomiary wykonano w celi elektrochemiczne;j
o pojemnosci 0,25 dm?. Jako medium pomiarowe uzyto roztworu PBS (0,14 M NaCl, 2,7 mM
KCl, 0,01 M PO43-, pH 7,4). W ukladzie pomiarowym badane probki stanowily anode.
Jako elektrode pomocnicza uzyto drut platynowy, a jako elektrode odniesienia nasycong
elektrode Ag/AgCl z (KC1)=3 mol/l (Metrohm). Z powodu zlozonego ksztattu probki
nieumozliwiajacego jednoznaczne wyznaczenie jej pola powierzchni a zarazem gestosci pradu
W pracy zrezygnowano z przeprowadzenia badan potencjodynamicznych. Potencjal korozyjny
wyznaczano przez 3h.

Badania prowadzono dla prébek: w stanie wyjsciowym 1 poddanych modyfikacjom
bezposrednio po wytworzeniu/modyfikacji oraz eksponowanych przez 2, 4 i 6 tygodni na

symulowane $§rodowisko tkankowe.

3.3.10. Ocena jonow uwalnianych do Srodowiska

Ocene uwalniania jonéw metali przeprowadzono z uzyciem metody spektroskopii
emisyjnej plazmy na urzadzeniu ICP-AES JY 2000 na roztworach PBS, w ktorych inkubowano
probki. Podczas pomiaréw dla wszystkich probek oznaczono ilo$¢ jonow Ti, Al. i V oraz
dodatkowo stezenia Ca i P dla probek po PEO oraz pokrytych polimerem. W badaniach
wykorzystano materiaty wzorcowe firmy Merck. Uzyskane wyniki przeliczono na ilo$¢ jondw
uwalnianych z okreslonej powierzchni probki. Jako powierzchnig przyjeto wartos¢ wyznaczong

na podstawie modelu (P=18,8 cm?).
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3.3.11. Pomiary zwilzalnoSci

Pomiary zwilzalno$ci przeprowadzono na goniometrze optycznym (Moller-Wedel
Optical) w temperaturze pokojowej. Ze wzgledu na rozbudowang topografie powierzchni
1 makrostruktur¢ materialu pomiary ograniczono do wyznaczenia kata zwilzania dla wody oraz
roztworu PBS, niestety nie wyznaczono warto$ci swobodnej energii powierzchniowej. Krople
o objetosci 1,5 ul osadzano na powierzchni gornej/dolnej w obrebie belek tworzacych strukture
porowa i ramki oraz na powierzchni bocznej. Kat zwilzania oznaczano 10 s po osadzeniu kropli
na powierzchni. Na kazdym z badanych obszaréw osadzano po 3 krople dla 3 prébek dla

kazdego z badanych wariantow.

3.3.12. Ocena kinetyki uwalniania substancji czynnej

Kinetyke uwalniania substancji czynnej przeprowadzono dla grupy probek pokrytych
powtoka polimerowa z dodatkiem substancji czynnej: ChtBBR low i Cht BBR high. Oceniano
iloSci berberyny uwalnianej z powierzchni implantow do roztworu PBS, imitujacego
srodowisko tkankowe. Probki inkubowano w szczelnych szklanych fiolkach wypetnionych
5ml PSB wtemperaturze 37°C. Probki przektadano do kolejnych fiolek wypetnionych
Swiezym medium w rosnacych interwalach czasowych (dla wysokiego st¢zenia Xt = 1h, 3h, 6h,
12h, 24h, 36h, 2d, 3d, 5d, 7d, 10d, 14d, 21d, 30d, 45d; dla niskiego stezenia Xt =1d, 4d, 14d,
30d, 45d). Pomiary prowadzono przez 45 dni.

[10$¢ berberyny okre§lono na podstawie pomiarow spektrofotometrycznych wykonanych
na spektrofotometrze Spark 10 M, TECAN dla dtugosci fali 228 pm. Do wyznaczenia st¢zenia
berberyny w badanych roztworach inkubacyjnych uzyto krzywej kalibracyjnej wyznaczonej na
podstawie pomiaréw przeprowadzonych dla roztworéw o znanym stezeniu berberyny.
Wyznaczone stgzenia przeliczono na mase¢ berberyny uwalnianej do srodowiska w kolejnych

okresach.

3.3.13. Ocena cytotoksycznosSci

Analize cytotoksycznosci przeprowadzono zgodnie z normag ISO 10993-5 zuzyciem
fibroblastow mysich (L-929; ATCC) hodowanych na pozywce Eagle’s Minimum Essential
Medium (EMEM) z dodatkiem 10 surowicy bydlecej (FBS) 100 U/ml penicyliny 1 100 pg/ml
streptomycyny oraz 10mM HEPES o pH 7.3. Hodowle prowadzono w 37°C w przy 5% CO..
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Ze wzgledu na posta¢ probek pomiary prowadzono w oparciu o ekstrakty pozyskane
poprzez 24 h inkubacje wysterylizowanych radiacyjnie probek w pozywce EMEM (3 ml/cm?)
w 37°C.

W celu przeprowadzenia pomiarow cytotoksycznosci na ptytke 96 dotkowa wysiano
100 pl zawiesiny komodrek o gestosci 4*10* komoérek/ml uzyskanych z hodowli. Po 24h
zhodowli usunigto pozywke, ktérg zastgpiono ekstraktem z inkubowanych probek.
W eksperymencie uzyto 100% ekstraktu oraz jego rozcienczen (2x, 4x, 8x, 16x, 32x).
Dodatkowo jako kontrole dodatnig (K+) uzyto pozywke z dodatkiem PVC, a jako kontrolg
ujemng (K-) standardowa pozywke EMEM. Komorki inkubowano w ekstraktach przez 72 h.
Zywotno$¢ komérek oceniono kolorymetrycznie z uzyciem testow Cell Counting Kit-8
(CCK- 8) oraz In Vitro Toxicology Assay Kit, Sulforhodamine B based (SRB). Dla uzyskanych
wynikow przeprowadzono analize statystyczng w programie Statistic 10,0 stosujac

jednoczynnikowa analiz¢ wariacji ANOVA (p<0,05) [223], [224], [225].
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4. Wyniki badan
4.1. Ocena wstepna - metodyka i analiza wynikow
4.1.1. Ocena zgodnoS$ci wymiarowej

Obserwacje mikroskopowe wykazaly wysoka zgodno$§¢ wymiaréw wytworzonych
probek z zaprojektowanym modelem. Roznice migdzy wymiarami rzeczywistymi okreslonymi
na podstawie obserwacji mikroskopowych a wyznaczonymi dla modelu sg <1%. Kat zawarty

migdzy plaszczyzna dolng 1 gérng doktadnie odpowiadal wartosci z modelu. Wytworzone

probki charakteryzowaly si¢ duza powtarzalnoscia (Ryc.21.).
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Ryc.21. Zdjecia mikroskopowe wytworzonego implantu wraz z wymiarami, mikroskop Swietlny
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Na catej powierzchni probek widoczne byly liczne ziarna nie w pelni przetopionego
proszku uzytego w procesie ich wytwarzania co wynikato z ograniczen technologicznych
metody SLM. Topografia powierzchni byla jednorodna w calej objetosci implantu.
Nie zaobserwowano znaczacych roznic miedzy poszczegdlnymi ptaszczyznami wydruku.
Jedyna powierzchnig, ktora charakteryzowata si¢ odmienng morfologia byla przednia,
zabudowana $ciana implantu (Ryc.21B). Powierzchnia ta stanowila podstawi¢ podczas procesu
wytwarzania. Na powierzchni tej nie wystepuje nie w petni przetopiony proszek, poniewaz
zostal on usuni¢ty mechanicznie wraz z podporami koniecznymi do wytworzenia wydruku.

Szczegotowa analiza pojedynczych poréw wykazala nieznaczne splaszczenie
sferycznych poréw w obrebie wytworzonej struktury porowej (Ryc.22.). Srednica poréw
zaleznie od ich umiejscowienia w obrgbie implantu wynosita 400-600 pm. Pory
charakteryzowaty si¢ miejscami mniejszg $rednicg niz zamodelowane @600 um. Ze wzgledu
na nieregularne roztozenie ziaren osadzonych na powierzchni woko6l poréw wyznaczane
srednice w obrgbie jednego pora byly zmienne, a najmniejsze warto$ci wyznaczano zazwyczaj

wzdtuz osi prostopadtej do ptaszczyzny wydruku.

Na niebiesko zaznaczono sptaszczenie wytworzonego pora, mikroskop swietlny
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4.1.2. Mikrotomografia komputerowa

Skany uzyskane dzigki mikrotomografii potwierdzilo otwarty charakter wytworzonej
struktury. Uzyskane zdjecia poszczegdlnych przekrojow wykazaty jednolita geometrig
wytworzonych poréw oraz belek w catej objetosci probki. Uwidocznione przekroje belek
charakteryzowaty si¢ nieznacznym wydluzeniem w osi Z (prostopadiej do plaszczyzny
wydruku) (Ryc.23.). W obrazach mikro-CT nie wykazano obecno$ci zamknigtych pordw,
nieciggtosci materiatu w obrabie belek czy tez fragmentoéw luznego materiatu uwigzionego

wewnatrz struktury skafoldu.

Ryc.23. Przyktadowy przekrdj probki zrekonstruowany na podstawie CT

4.1.3. Struktura metalograficzna

W oparciu o norme¢ ISO 20160:2006 oceniono struktur¢ implantow poréwnujac ja do
wzorcow. Dla wszystkich przekrojow zaobserwowano dwufazowa strukture o+f
charakterystyczng dla stopu Ti6Al4V (Ryc.24.). Obserwacja ta dotyczy struktur materiatu

w czgscti litej jak 1 porowe;.

sopm A

Ryc.24. Struktury metalograficzne ujawnione dla przygotowanych zgtadow, SEM
A — struktura metalograficzna prostopadta do ptaszczyzny wydruku w obrebie belki,
B — struktura metalograficzna prostopadta do ptaszczyzny wydruku w obrebie ramki,

C — struktura metalograficzna rownolegta do wydruku w obregbie ramki
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Szczegdlowa analiza struktur wykazala jej zroznicowanie zalezne od ptaszczyzny
obserwacji. Strukture w plaszczyznie poprzecznej (rownoleglej do ptaszczyzny wydruku)
przyporzadkowano do wzorca A4, natomiast strukture podtuzng (prostopadta do plaszczyzny
wydruku) do wzorca A3. Rozbiezno$§¢ migdzy strukturg materialu drukowanego
w poszczegdlnych ptaszczyznach jest charakterystyczna dla elementow wytwarzanych

technologia SLM i wynika ze specyfiki procesu wytwarzania.

4.1.4. Porowatos¢ rzeczywista

Przeprowadzone pomiary wykazaly zblizong warto$¢ gesto$ci materialu wyznaczong na
podstawie pomiaréw hydrostatycznych i gestosci litego Ti6Al4V podanej przez producenta
materialu (Tab.4.). Warto$ci porowatosci badanych probek wyznaczone obiema metodami byty
zblizone. Zgodnie z przewidywaniami rzeczywista porowato$¢ badanych probek byla nizsza
niz ta wynikajaca z modelu, jednak nie wykazano znaczacych roznic miedzy porowatoscia
poszczegbdlnych probek. Rozbieznosci miedzy porowatoscia zaprojektowanego modelu,
a porowatoscig rzeczywista wynikaja ze zwigkszonej grubos$ci belek tworzacych strukturg
porowa. Spowodowane jest to ograniczong dokladnoscia metody SLM. Mimo rozbieznosci
porowato$¢ wytworzonych struktur uznano za satysfakcjonujaca. Ocena porowatosci modelu
przeprowadzona dla cylindrycznych wycinkow wykazata, Ze porowato§¢ w obrebie struktury
porowej jest o ponad pkt. 10% wigksza niz wyznaczana dla calego implantu. Niestety ze
wzgledu na postac probek niemozliwe byto ocenienie rzeczywistej porowatosci samej struktury
porowej dla wytworzonych implantdw.

Tab.4. Parametry zwigzane z gestoscia i porowatos$cig wytworzonych implantdw wyznaczone na
podstawie zaprojektowanego modelu, pomiarow hydrostatycznych i piknometrii helowej

Wg Waga Pikmometria Zvﬁlﬁliid:x:lz
modelu hydrostatyczna helowa y y g
wycinka
. rr 3
Objetosé [mm-] 676.7 935
pozorna
. 7 x 3
Objetosc [mm’] 232,7 338,6(27) 344,9(73) 21,3(5)
rzeczywista
Porowatos¢ [%] 65,6 50,0(4) 49,0(10) 76,6
Gestosé [g/cm?] 4,43 4,37(10) 4,36(8)
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4.1.5. Ocena wytrzymalos$ci mechanicznej

Badane probki wykazywaly liniowa zalezno$¢ napr¢zenia w funkcji odksztalcenia
w calym zakresie pomiarowym. Podczas pomiardw nie osiggnieto warto$ci granicy
plastycznosci dla stopu TI6Al4V. Obserwacje probek po pomiarach nie wykazaty ich
deformacji. Na tej podstawie stwierdzono, ze wytrzymalo§¢ mechaniczna dla

zaprojektowanych implantow jest adekwatna dla ich planowanego zastosowania [226].

4.2. Funkcjonalizacja powierzchni z wykorzystaniem metod
elektrochemicznych

4.2.1. Ocena mikroskopowa

Obserwacje makroskopowe probek po procesie UA i PEO wykazaly zroznicowany
wplyw tych zabiegdéw na zabarwienie ich powierzchni. (Ryc.25.). Utlenianie anodowe
spowodowato zmian¢ zabarwienia powierzchni na jasno niebieska przy jednoczesnym
zachowaniu potysku prébek. Probki poddane PEO charakteryzowaty si¢ matowa, ciemnoszarg

powierzchnig.

s

1500 pm
p—

Ryc.25A4. Zdjecie mikroskopowie powierzchni Ryc.25B. Zdjecie mikroskopowie powierzchni
implantu poddanego UA, mikroskop swietlny implantu poddanego PEO, mikroskop swietlny

Obserwacje z wykorzystaniem mikroskopii $wietlnej ujawnity zréznicowany wpltyw
przeprowadzonych zabiegoéw na topografie powierzchni implantow. Utlenianie anodowe nie
wplyneto na morfologi¢ powierzchni probek, w szczegélnosci nie wptynelo na ilos¢
osadzonych na niej ziaren nieprzetopionego proszku. Nie zaobserwowano rowniez zmiany

wielkos$ci pojedynczych porow tworzacych otwartg strukture skafoldu (Ryc.26.).
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Ryc.26. Zdjecie mzkroskopowe struktury porowej zmplantu poddanego UA, mikroskop swietlny

Dla probek poddanych zabiegowi PEO zaobserwowano nieznaczny spadek ilosci
nieprzetopionego proszku osadzonego na powierzchni poszczegdlnych belek, jednak wielkosé¢

pojedynczych poréw tworzacych strukture skafoldow pozostata niezmieniona (Rys.27.).

Ryc.27. Zdjecie mlkroskopowe struktury porowe] zmplantu poddanego PE 0 mikroskop Swietlny

Obserwacje z wykorzystaniem SEM potwierdzity brak wplywu UA na strukture
powierzchni (Ryc.30.). Pomimo, iz powierzchnia charakteryzowata si¢ wysokim rozwini¢ciem
wynikajacym z technologii wytwarzania i obecnoscig licznych ziaren nieprzetopionego proszku
na powierzchni materiat w obrgbie pojedynczych ziaren oraz litych belek charakteryzowat sie
duza gtadkos$ciag w pordwnaniu do powierzchni po PEO.

Plazmowe utlenianie elektrolityczne spowodowato zmiane morfologii powierzchni
poprzez wytworzenie na niej licznych mikropordéw, ktore wystepowaty zar6wno w obrebie
belek jak i pojedynczych ziaren nieprzetopionego proszku (Ryc.28.). Wytworzong strukture
mozna uzna¢ za hierarchiczng. Mimo, Ze mikropory charakteryzowatly si¢ wysokim

nieuporzadkowaniem ich wielko$¢ i charakter byl jednorodny w catej objetosci probki.
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4.2.2. Topografia powierzchni

Pomiary chropowatosci wykazaty duze rozwiniecie powierzchni wytworzonych probek
(Tab.5., Ryc.29.). Warto$¢ parametru chropowatos$ci Sa wyznaczanego globalnie dla probek
w stanie wyjsciowym wynosita ~10 um. Nawet w obregbie teoretycznie plaskiej ramki
powierzchnia charakteryzowala si¢ wysoka falisto$cig oraz obecnos$cia licznych ziaren proszku
osadzonego na powierzchni.

Utleniania anodowe implantow nie wplyneto na chropowatosci ich powierzchni.
Wyznaczone parametry zarowno globalnie jak i dla matych obszaréw dla SW i1 UA byty bardzo
zblizone (Ryc.29A.). Pomiary mikrochropowatosci dla tych probek wykazaly wysoka lokalng
gladko$¢ powierzchni oraz brak znaczacej roznicy miedzy wyznaczanymi profilami
chropowatos$ci dla obszaréw w ramce skafoldu oraz pojedynczych belek.

Proces PEO spowodowato wytworzenie licznych mikroporéw powierzchniowych przy
robwnoczesnym zmniejszeniu chropowato$ci mierzonej globalnie (Ryc.29B.). Badania
prowadzone dla matych obszaréw w obrebie pojedynczych ziaren oraz litego materiatu belek
pomigdzy ziarnami, wykazaty jednorodny charaktery wytworzonej warstwy tlenkowej
(zaznaczone obszary na ryc. 29). Przy zastosowaniu korekcji ksztattu pojedyncze mikropory na
sferycznych ziarnach charakteryzowaty si¢ podobnym ksztattem, szerokoscig i gtgbokoscia do
mikroporow w obrebie litych belek. Na podstawie wyznaczonych profili chropowatosci
badanych dla matych obszarow okreslono glgbokos¢ i szerokos¢ pojedynczego mikropora na

0,5-2,5 pm (Rye. 30).[210]

30

20

Ryc.29. Mapa topografii powierzchni z zaznaczonymi obszarami dla ktorych wyznaczono lokalng
chtopowatos¢ po proscesie UA (A) oraz PEO (B)
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Tab.5. Zestawienie parametréw topografii powierzchni wyznaczonych dla probek w stanie wyjsciowym (SW),

utlenionych anodowo (UA) i oraz poddanych plazmowemu utlenianiu elektrolitycznemu (PEQ)

SW UA PEO
<) 2 2 c) & 2 L) = 2
- n ,.Q - - ,.Q n - - ,Q ,.Q
3 ez | TE| % ez | TE| 3 ez | TE
= <o 2 2L = = < 2 S = = < 2 2 =
2 (=] (=] E 2 (=R ] (=) E 3 (I =) (=] ﬁ
O z = O = = Qo = z
Ramka
Sa [pm] 10,20 0,20 0,20 9,82 0,21 0,18 8,45 0,59 0,69
Rz [pm] 0,24 0,24 0,23 0,23 1,66 0,93
Ra [pm] 0,05 0,05 0,05 0,06 0,39 0,22
Belki
Sa [um] 8,80 0,37 0,28 8,93 0,42 0,30 7,84 0,53 0,52
Rz [pm] 0,14 0,13 0,13 0,15 0,55 0,40
Ra [pm] 0,03 0,03 0,03 0,03 0,16 0,10

4.2.3. Sklad chemiczny warstwy powierzchniowej

Analiza sktadu chemicznego warstw wierzchnich wykazata, iz sktada si¢ ona

z pierwiastkow stopowych, tlenu, wegla oraz w przypadku PEO pierwiastkow wchodzacych

w sktad stosowanej kapieli. Zastosowane modyfikacje elektrochemiczne spowodowaty

wytworzenie warstwy tlenkowej na powierzchni badanych implantow. Ze wzgledu na

rozbudowang topografi¢ powierzchni oraz specyfike pomiarow EDS wyznaczone sktady

chemiczne warstwy wierzchniej nalezy traktowac potilosciowo, w szczeg6lnosci w odniesieniu

do procentowego udzialu wegla czy tlenu.
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Wytworzone w procesiec UA warstwy charakteryzuja si¢ mniejszg zawartoscig V
w poréwnaniu do stopu, natomiast w warstwach wytworzonych w procesie PEO stwierdzono
zmniejszenie udziatu zaréwno V jak i Al. Warstwy wierzchnie probek poddanych PEO zostaty
dodatkowo wzbogacone o wapn i fosfor, pochodzace z kapieli elektrolitycznej. Analiza
rozktadu poszczegdlnych pierwiastkéw (Ryc.31., Ryc.32., Tab.6.) wykazata, ze wytworzone
powloki sa jednorodne. Badania prowadzone na powierzchniach wewnetrznych, do ktérych
dostep zapewnilo przeciecie probek nie wykazywaly znaczacych roznic w skladzie

chemicznym warstwy wierzchniej w pordwnaniu do powierzchni zewnetrznych skafoldow.

P
=

3| [ EN

0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00 keV

SwW UA PEO

Ryc.31. Widmo EDS dla probek SW i poddanych modyfikacji UA i PEO
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Tab.6. Sktad chemiczny warstwy powierzchniowej probek SW, UA i PEO okreslony na podstawie zmierzonego

widma EDS
Ti Al A% o= Cc* Ca P
Sw 86,2 3,0 6,2 3.4 1,1 - -
U4 58,3 3,5 1,9 35,2 1,1 - -
PEO 23,2 1,1 1,0 39,3 1,8 17,6 16,0

25um

Ryc.324. Mapa EDS rozktadu pierwiastkow dla probek w stanie wyjsciowym, SEM

Ti Kol Al Kl V Kal

Ryc.32B. Mapa EDS rozkiadu pierwiastkow dla probek UA, SEM

Ti Kal Al Kal V Kal

B o Kan B

ZSum

Ryc.32C. Mapa EDS rozktadu pierwiastkow dla probek PEO, SEM
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4.2.4. Analiza skladu fazowego XRD

Uzyskane wyniki w postaci dyfraktogramow pozwolity na analiz¢ skladu fazowego
badanych probek. Uzyskane wzory XRD sa zgodnie z oczekiwanym dyfraktogramem
charakterystycznym dla stopow tytanu wytwarzanego metodg SLM (Ryc.33.). Widmo XRD dla
SW jest charakterystyczne dla czystego fazowo tytanu o strukturze heksagonalnej z niewielka
iloscig (ponizej 2%) tlenku rutylu (TiOz). Dyfraktogramy dla probek po modyfikacji PEO
charakteryzuja si¢ obecnoscig niewielkiego amorficznego halo co moze $wiadczy¢ o obecnosci
amorficznego tlenku na powierzchni rusztowania. W widmie dla UA rowniez zaobserwowano
amorficzne halo o wigkszej intensywno$ci. Parametry sieci okre$lone na podstawie
udoktadnienia Rietvielda $wiadczg o wpltywie zastosowanych modyfikacji na strukturg
krystaliczng co potwierdza skuteczno$¢ przeprowadzonych modyfikacji. UA spowodowato
wzrost wielkosci krystalitow przy zmniejszeniu odksztatcen sieci, natomiast PEO zmniejszenie

wielkos$ci krystalitow przy zwigkszonych odksztalceniach (Tab.7.).

———PEO
— SW
UA

X -Ti (PDF#00-044-1294)
0 - 110, (PDF#00-021-1276)

x (110)
x (103)
x (112)
x (201

x (200}

10 20 30 40 50 60 70 80
26 (°)

Ryc.33. Dyfraktogram dla stopu tytanu drukowanego w technologii SLM w stanie wyjsciowym
i po modyfikacji PEO i UA
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Tab. 7. Wybrane parametry strukturalne faz krystalicznych wyznaczone metoda udoktadnienia Rietvelda;
wartosci w nawiasach oznaczaja wspotczynnik zmiennosci, a nie odchylenie standardowe
Faza Obliczone Wielkos$¢

it e, edicon A Py leslin, PG
sw Povmme) | coags | oeasm | 10© | oBI®
i S me | awe

4.2.5. Ocena wlasnosci korozyjnych

Przeprowadzone badania potencjostatyczne dla probek w stanie wyjSciowym oraz
modyfikowanych elektrochemicznie wykazaly zréznicowany wplyw zastosowanych
modyfikacji na ich potencjal obwodu otwartego Eocp (Tab.8.). Probki nie poddane ekspozycji
na roztwor PBS i niemodyfikowane powierzchniowo charakteryzowal Eqcp bliski 0 V, probki
utleniane anodowo posiadaly Eop dodatni, a poddane plazmowemu utlenianiu
elektrolitycznemu potencjat ujemny. Inkubacja probek w srodowisku imitujagcym $rodowisko
tkankowe spowodowala zmian¢ potencjalu korozyjnego wszystkich badanych probek na
ujemny. Probki po PEOQO charakteryzowaty si¢ najwigckszg stabilno$cia wyznaczanych
potencjatow korozyjnych.

Tab.8. Srednie potencjaty Eo, wyznaczone dla badanych probek bezposrednio po modyfikacji oraz po inkubacji
w $rodowisku imitujacym $rodowisko tkankowe

Czas inkubacji w PBS Stan wyjsciowy Utlenianie anodowe Plazmowe utlenianie
elektrolityczne
0 tyg -11(19) 403(29) -533(16)
2 tyg -468(11) -551,0(60) -540,7(64)
4 tyg -430,0(33) -547(18) -541,7(89)
6 tyg -415,0(20) -568(12) -519,0(53)

4.2.6. Ocena uwalniania jonow metali do Srodowiska

Pomiary wykazaly ograniczenie ilo$ci jondw metali w roztworach, w ktérych
inkubowane byly badane implanty poddane  zaproponowanym = modyfikacja
elektrochemicznym (Ryc.34.). Probki poddane UA 1 PEO wykazywatly nawet dwukrotny
spadek ilosci jonow Ti, Al i V uwolnionych do $rodowiska, co bylo najbardziej widoczne

w przypadku jonoéw tytanu. Pomiary st¢zenia Ca i P dla roztworow, w ktorych inkubowane byty
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probki nie wykazaty obecnosci Ca we wszystkich badanych prébach. Jedynie dla probek po
PEO oznaczono niewielka ilos¢ P w roztworze po 6 tygodniach inkubacji.

Stezenie jondéw poszczegdlnych pierwiastkow przeliczono na gesto$¢ masy jondw
uwalnianych z powierzchni catkowitej probki, ktorej wartos¢ okreslono na podstawie modelu
komputerowego (18,8 cm?). Dla wszystkich badanych probek najwiekszy wyrzut pierwiastkow
metalicznych zauwazany byl w pierwszych 2 tygodniach. Poréwnujac wptyw metod
modyfikacji na otrzymane wyniki wykazano, ze PEO w wigkszym stopniu ograniczyto

przenikanie jonéw Ti 1 V, jednak modyfikacja UA lepiej zabezpieczyla powierzchnie przed

przenikaniem Al.
0,7 s 0,7 0,7
Ti Al \'

0,6 0,6 0,6
= 0,5 o 0,5 0,5
£
s}
504y ———* 04 0,4
B ¢
g 0,3 // 0,3 0 0,3 ®
> . ‘/
é 0,2 0,2 P% 0,2 /
Q
801 0,1 0,1
00

: 0,0 0,0

2 4 6 2 4 6 2 4 6

Czas [tygodnie]

SW —e-PEO —e-UA

Ryc.34. Gestos¢ masy jonow uwalnianych z powierzchni implantow do rozrworu w funkcji czasu
ekspozycji

4.2.7. Zwilzalnos$é

Pomiary zwilzalno$ci wykazaty silnie hydrofobowy charakter implantow w stanie
wyjsciowym.  Zastosowane modyfikacje elektrochemiczne spowodowaly  spadek
wyznaczanych katow zwilzania. Probki utleniane anodowo charakteryzowaly si¢ silng
hydrofilowoscia — osadzana kropla dla wszystkich badanych obszaréw rozptywatla sie¢
bezposrednio po kontakcie kropli z podtozem. Probki po PEQO, cho¢ charakteryzowaty sie
mniejszym katem zwilzania niz SW nadal wykazywaty charakter hydrofobowy (Ryc.35.).
Wyznaczane katy zwilzania dla PBS byly mniejsze niz te wyznaczane dla wody, jednak

zaréwno dla probek w stanie wyjsciowym, jak i PEO byty >90°(Tab.9.).
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Ryc.35. Kropla wody osadzonej na powierzchni probki po PEO

Tab.9. Zestawienie katow zwilzania wyznaczanych dla implantéw SW, UA i PEO

Stan wyjsciowy Utlenianie anodowe Plazmowe u tlenianie
elektrolityczne
Woda demineralizowana

Skafold 134,7(35) 0 125,8(10)

Ramka 131,4(34) 0 122,80(70)
Sciana boczna 129,3(42) 0 117,00(80)

Roztwor PBS

Skafold 95,5(42) 0 87,3(60)

Ramka 102,3(35) 0 100,3(35)
Sciana boczna 96,2(28) 0 90,3(26)

4.2.8. Podsumowanie

Przeprowadzone UA i PEO na badanych probkach odzwierciedlajacych rzeczywiste
implanty miedzykregowe pozwolilo na wytworzenie warstwy tlenkowej w calej objgtosci
probki. Obecno$¢ warstwy zostala potwierdzona w badaniach z mikroskopowych z analizg
EDS prowadzong dla powierzchni zewnetrznych oraz wewngtrznych w obrgbie otwartej

struktury porowej. Warstwy tlenkowe wytworzone UA i PEO mimo zblizonego skfadu

chemicznego miaty odmienny charakter.

UA nie wptyngto na topografi¢ powierzchni. Wytworzenie warstwy tlenkowej pozwolito
na znaczacg zmiane zwilzalno$ci oraz wtasnosci korozyjnej probek. Probki UA byly skrajnie
hydrofilowe co uniemozliwiato osadzenie kropli cieczy na ich powierzchni. Mierzony potencjat
obwodu otwartego dla probek bezposrednio po modyfikacji byt dodatni, jednak zmieniat si¢ on

na ujemny juz po 2 tygodniach ekspozycji na warunki imitujgce Srodowisko tkankowe.
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Wytworzona warstwa tlenkowa pozwolita na ograniczenie ilosci jonow metali przenikajacych
z materiatu do otoczenia.

PEO pozwolito na uzyskanie hierarchicznej struktury powierzchni dzigki wytworzeniu
licznych mikroporow powierzchniowych znaczaco wptywajacych na lokalng chropowatos¢
materialu. Powierzchnie prébek po PEO charakteryzowaty si¢ nieznacznym ograniczeniem
ilosci ziaren nieprzetopionego proszku osadzonych na nich. Zastosowanie modyfikacji
pozwolilo na nieznaczng poprawe zwilzalno$ci powierzchni, jednak zarejestrowane katy
zwilzania dla obu cieczy byly nadal >90°. Wyznaczone potencjaty obwodu otwartego podczas
pomiardow potencjostatycznych dla probek PEQO byly najbardziej stabilne i przyjmowaty
zblizone warto$ci niezaleznie od ekspozycji na okreslone warunki srodowiskowe. Wytworzona
warstwa znaczaco ograniczyla ilo$¢ jondéw metali przenikajacych do otoczenia. Choé
w procesie udato si¢ wbudowaé Ca i P do warstwy powierzchniowej nie wykazano dostarczenia
Ca do otoczenia, a ilo§¢ uwalnianego P byta bardzo niska.

W oparciu o przeprowadzong ocen¢ wplywu zastosowanych modyfikacji
elektrochemicznych na funkcjonalno$¢ i wiasnosci uzytkowe implantu (Tab.10.) uznano, ze
modyfikacja PEO zapewnia lepsze wlasciwosci w kontekscie jego przewidywanego

zastosowania.

Tab.10. Zestawienie oceny wptywu zastosowanych modyfikacji w oparciu o przeprowadzone badania

Kryterium Oczekiwany wplyw na powierzchnie UA PEO
oceny
Jednorodna topografia w catej objetosci probki St +++
Topografia Ograniczenie liczby ziaren obecnych na ] 4/

powierzchni powierzchni

Wytworzenie mikroporéw na powierzchni = T+
Poprawa zwilzalnoS$ci + +
Zwilzalnosc Wtasnosci hydrofilowe ++ -
Obecnos¢ warstwy tlenkowej + +
hSkl.ad Ograniczenie ilosci V i Al w warstwie e T
¢ e.mlczilly. wierzchniej
powierzcm Obecnos¢ Ca 1 P w warstwie wierzchniej - +
Wiasnosci Stabilny czasowo potencjat korozyjny (Ekor) +/- u
korozyjne
Ograniczenie ilo$ci jonoéw metali przenikajacych i ++
D . do srodowiska
egradacja
Dostarczenie do srodowiska jonow Ca/P - -/+
SUMA: 11,5 14
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4.2.9. Analiza skladu XPS

Analiza XPS zostata przeprowadzona na probkach poddanych PEQ. Zmierzone widma
XPS wykazaly obecnos¢ O, Ca i P na powierzchni implantu co potwierdza wytworzenie si¢
warstwy tlenkowej wzbogaconej o zwigzki obecne w roztworze, w ktérym modyfikowane byty
probki. Porownujgc wyniki analizy XPS z wynikami uzyskanymi dla analizy EDS wykazano
znacznie wyzszy udziat O 1 P w warstwie powierzchniowej. Co istotne oznaczony udziat V na

powierzchni byt znaczaco nizszy, na poziomie granicy detekc;ji.
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Ryc.36. Widmo XPS dla probek PEO wraz z wysokorozdzielczymi widmami XPS wyznaczone
w zakresach charakterystycznych dla Ti, Ca i P

Na podstawie analizy zmierzonych widm okreslono sklad chemiczny obszaru
przypowierzchniowego badanego implantu (Tab.11.). Dublety obserwowane dla Ti 1 Ca sa
charakterystyczne dla tych pierwiastkoéw (Ryc. 36.) Analiza pikow, szczegolnie ich szerokos$ci
(FWHM > 2) 1 asymetrii, sugeruje wielosktadnikowa nature obserwowanych linii widmowych.
Potozenie piku Ti wskazuje na brak nieutlenionego Ti na powierzchni i obecnos$¢ Ti(IIT)Ox
1 Ti(IV)Ox. Potozenie pikéw P 2p i Ca 2p moze sugerowaé obecnos¢ HAp, fosforanow
itlenkow wapnia na powierzchni. W analizie pomini¢to udzial wegla uznajac go za

zanieczyszczenie wynikajace z przechowywania probek w srodowisku atmosferycznym.

Tab.11. Sktad chemiczny warstwy powierzchniowej wytworzone w procesie PEO okreslony na podstawie XPS

Ti Al \4 (0] Ca P
%At 4,68 1,01 0,03 60,47 11,14 22,68-
Pozycja [eV] 456,5 513,5 74,5 531,0 347,0 133,0
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4.3. Funkcjonalizacja powierzchni probek z wykorzystaniem
biodegradowalnej powloki polimerowej

4.3.1. Ocena morfologii wytworzonej warstwy

Obserwacje SEM wykazaly niejednorodny charakter naniesionej warstwy. Ziozona
topografia probek wynikajaca zar6wno z metody wytwarzania jak i zastosowanej modyfikacji
powierzchniowej spowodowala koncentracje naktadanego polimeru w zaglebieniach
szczegoblnie w okolicach ziaren osadzonych na powierzchni implantow (Ryc.37.). Wytworzone
powloki chitozanowe z dodatkiem berberyny charakteryzowaty si¢ wtoknista struktura, ktora
zanikala wraz ze wzrostem czasu inkubacji (Ryc.38B., Ryc.38C.). Chitozan bez dodatku
substancji czynnej w postaci berberyny charakteryzowat si¢ jednorodng struktura (Ryc.38A).

R

JEAN
Ryc.37. Przyktadowe zdjecie implantu pokrytego powlokqg ChtBBR high, SEM

I 7 iz ~ e 4

A ‘ s i . /1 3 o £
Ryc.384. Powierzchnia implantow modyfikowanych PEO pokrytych Cht
po 2 41 6 tygodniach inkubacji w PBS w 37°C, SEM
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’ Ryc 38B Powzerzchma lmplantow modyfikowanych PEO pokrytych ChtBBR low
po 2 41 6 tygodniach inkubacji w PBS w 37°C, SEM

Ryc 3 8C. Powzerzchma lmplantow modyf kowanych PEO pokrytych ChtBBR hlgh
po 2 41 6 tygodniach inkubacji w PBS w 37°C, SEM

Mimo duzego rozwinigcia podioza analiza EDS wykazata obecno$¢ polimeru na calej
powierzchni badanych implantéw. Cho¢ ze wzgledu na specyfike pomiarow EDS dla
pierwiastkow lekkich uzyskanych wynikéw nie mozna traktowaé jako wyniki iloSciowe,
analiza jakos$ciowa i potilosciowa potwierdzila obecnos¢ warstwy polimerowej na catej badane;j
powierzchni (Ryc.39., Tab.12.). Analogicznie do pomiaré6w prowadzonych w ramach badan
dotyczacych zastosowanych modyfikacji elektrochemicznych doktadna analiza widm EDS
byta utrudniona ze wzgledu na ztozong topografie probek (Ryc.40.). Mimo dlugiej ekspozycji
na $rodowisko PBS polimer osadzony na powierzchni badanych implantow byt widoczny

nawet po 6 tygodnia inkubacji (Ryc.38.).

Tab.12. Sktad chemiczny warstwy wierzchniej probek SW, UA i PEO okreslony na podstawie spektrum EDS

Ti Al \4 O* C* Ca P Cl

Cht 12,5 0,8 - 40,2 36,8 2,1 7,6
ChtBBR low 18,5 1,1 0,7 34,9 35,1 2,3 7,3 0,1
ChtBBR high 10,4 0,5 - 29,1 47,1 3,0 6,8 3,2
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Ryc.39. Widmo EDS probek pokrytych powlokq polimerowqg

Ti Kal
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10um

Ryc.40. Zdjecie SEM w przykiadowym rozkladem pierwiastow obecnych w warstwie wierzchniej
probki ChtBBR high, SEM
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Pomiary zmiany masy probek po pokryciu warstwg polimerowa wykazaty wysoka
powtarzalno$¢ masy polimeru osadzajacego si¢ na powierzchni modyfikowanych implantéw
(Tab.13.). Mimo niejednorodnego charakteru osadzanych powtok polimerowych wyznaczana
masa byla zblizona dla wszystkich probek pokrytych dang powtoka. Zaobserwowano réwniez,
ze dodatek berberyny pozwolit na osadzenie wigkszej ilosci polimeru. Pomiary masy probek
przeprowadzone po sterylizacji radiacyjnej wykazaty brak wplywu sterylizacji na uzyskane
wyniki.

Tab.13. Zestawienie $redniej masy polimeru osadzone na powierzchni implantow
Masa naniesionej warstwy polimerowej [mg]

Cht ChtBBR low ChtBBR high

8,2(3) 8,4(4) 15,4(5)

4.3.2. Ocena wlasnosci korozyjnych

Badania potencjostatyczne prowadzone na probkach pokrytych polimerem wykazaty
wplyw zastosowanych modyfikacji na warto$ci potencjaldéw obwodu otwartego Eocp. Probki
w stanie wyj$ciowym (nie eksponowane na PBS) dla wszystkich badanych wariantéw
charakteryzowaly si¢ dodatnim potencjatem E ocr W poczatkowym etapie pomiaru, jednak
ostateczna warto$¢ wyznaczana po 3h byta ujemna (Ryc.41., Tab. 14).

Wraz z czasem ekspozycja na roztwér PBS obserwowano zmniejszenie warto$ci
potencjatu Eocp. Wyniki dla poszczegdlnych wariantéw po 4 1 6 tygodniowej inkubacji byty

zblizone do wartos$ci potencjatu wyznaczanego dla probek po PEO.

Tab.14. Srednie potencjaty Eoc, probek w powtokami polimerowymi w stanie wyjéciowym oraz po inkubacji

w PBS
Czas inkubacji w PBS Cht ChtBBR low ChtBBR high
0 tyg -172,3(99) -410(16) -422(25)
2 tyg -327(81) -424(37) -387(35)
4 tyg -473(30) -459(17) -509(14)
6 tyg -430(31) -478(12) -494.8(45)
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Ryc.41. Przyktadowy wykres potencjatu Eocp w funkcji czasu dla probek ChtBBR high
eksponowanych na PBS

4.3.3. Ocena jonow metali uwalnianych do srodowiska

Naniesienie polimeru na powierzchnie badanych implantdéw pozwolilo na znaczace
ograniczenie ilo$ci jonéw uwalnianych do $rodowiska (Ryc.42.). Wszystkie badane warianty
naniesionej powtoki chitozanu zapobiegty przeniknigciu Ti, Al 1V do srodowiska w pierwszych
2 tygodniach. Najlepsze wlasciwosci barierowe, ograniczajace przenikanie jondéw metali
powierzchni posiada powloka chitozanowa bez dodatku berberyny Cht. Pomiary st¢zenia
CaiP wroztworach inkubacyjnych wykazaly nieznaczne iloSci tych pierwiastkow

uwolnionych z powierzchni ChtBBR high oraz Cht (Ryc.42.).
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Ryc.42. Wykresy przedstawiajgce ilosci jonow Ti, Al. i V oraz Ca i P uwalnianych z powierzchni
modyfikowanych implantow do srodowiska

——PEO Ca —e—ChtBBR high Ca
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4.3.4. Pomiary zwilzalnosci

Wytworzone powloki polimerowe niezaleznie od miejsca badania na implancie
cechowaty si¢ hydrofilowoscig. Dla obu badanych cieczy kat zwilzania byly <90° (Ryc.43.,
Tab.15.). Najwickszg zwilzalnoscig charakteryzowata si¢ powtoka ChtBBR high, najmniejsza
Cht. Ponadto zaobserwowano, iz zwilzalno$¢ powlok réznita si¢ nieznacznie zaleznie od

miejsca pomiaru oraz zastosowanej cieczy.

Ryc.43. Przyktadowe zdjecie kropli wody osadzonej na powierzchni pokrytej ChtBBR high

Tab.15. Zestawienie katéw zwilzania wyznaczanych dla implantéw SW, UA i PEO

Cht ChtBBR low ChtBBR high
Woda demineralizowana
Skafold 82,4(52) 78,3(55) 53,8(62)
Ramka 86,3(62) 81,2(48) 59,1(48)
Sciana boczna 82,1 45) 80,9(52) 64,1(58)
Roztwor PBS
Skafold 80,6(37) 76,3(48) 57,6(12)
Ramka 81,2(41) 80,2(39) 60,0(35)
Sciana boczna 82,3(41) 80,3(40) 58,3(39)

4.3.5. Kinetyka uwalniania berberyny

Badania spektrofotometryczne wykazaly zmienng w czasie kinetyk¢ uwalniania

berberyny do $rodowiska (Ryc.44.). Ksztalt wykresow kumulowanej ilosci berberyny do
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srodowiska dla obu zastosowanych modyfikacji jest do siebie zblizony mimo znacznej roznicy
miedzy catkowitg ilo$cig berberyny osadzonej na powierzchni implantdw i wynikajacej z niej
bezwzglednej ilosci berberyny. Najwigkszy wyrzut substancji zaobserwowano w pierwszych
4 dniach. Cho¢ uwalnianie substancji czynnej stopniowo malato, migdzy 30 a 45 dniem
ekspozycji nadal wykazano uwalnianie berberyny do srodowiska dla obu zaproponowanych

modyfikacji.
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Ryc.44B. Wykres kumulowany ilosci berberyny uwalnianej do srodowiska dla ChtBBR
4.3.6. Ocena cytotoksycznosci

Cytotoksycznos¢ implantow w warunkach in vitro zbadano zgodnie z normg
ISO 10993-5. Zywotnos¢ komorek inkubowanych w obecno$ci ekstraktow uzyskanych
poprzez inkubacje modyfikowanych implantow oceniano przy uzyciu testu kolorymetrycznego.
Test Cell Counting Kit-8 (CCK-8) charakteryzuje si¢ duza czutoscig 1 umozliwia okreslenie
liczby zywych komorek w testach cytotoksycznosci przy uzyciu WST-8 (2-(2-metoksy-4-
nitrofenylo)-3-(4-nitrofenylo)-5-(2 ,4-disulfofenylo)-2H tetrazolium, s61 monosodowa), ktory
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jest redukowany przez dehydrogenazy komoérkowe do pomaranczowego formazanu. Ilosé
wytwarzanego formazanu jest wprost proporcjonalna do liczby zywych komorek. Proliferacje
komorek oceniono przy pomocy testu SRB. Test SRB polega na pomiarze catkowitej biomasy
poprzez barwienie biatek komorkowych sulforodaming B. Test ten zapewnia lepsza liniowos$¢
w odniesieniu do liczby komorek 1 wyzszg czulo§¢ w porownaniu z powszechnie stosowanym
testem kolorymetrycznym tetrazolowym (MTT) do badania cytotoksycznosci in vitro.

Na Ryc. 45A. przedstawiono oceng cytotoksycznosci na podstawie aktywnosci
metabolicznej fibroblastow, na Ryc.45B. na podstawie proliferacji komorek. Zgodnie z norma
w obu badaniach okreslono wartosci graniczne przezywalnosci komoérek na poziomie 70%
(granica cytotoksycznos$ci) oraz 100% wzgledem warto$ci wyznaczonej dla kontroli ujemne;j
(K-) prowadzonej z wykorzystaniem czystej pozywki hodowlanej

Badania potwierdzito wptyw proponowanych modyfikacji na przezywalno$¢ komoérek
fibroblastow. Implant poddany modyfikacji elektrochemicznej PEO wykazal cytotoksyczne
dzialanie na fibroblasty mysie przy ekspozycji komoérek na 100% ekstraktu. W przypadku
2- krotnego rozcienczenia ekstraktu pozyskanego z probek po PEO efekt cytotoksyczny juz nie
wystepowal zarowno w badaniu proliferacji jak 1 aktywno$ci metabolicznej fibroblastow.
Dalsze rozcienczenia ekstraktu z PEO pozytywnie wplynely szczegélnie na aktywno$é
metaboliczng badanych komorek.

Wyniki pomiaréw cytotoksycznos$ci dla probek pokrytych warstwa chitozanu 1 chitozanu
z berberyng wykazaly, ze berberyna w wyzszych st¢zeniach negatywnie wptywa na proliferacje
fibroblastow wykazujac dziatanie cytotoksyczne. Probki ChtBBR high powodowaly obnizony
metabolizm komorek przy kontakcie z 100% ekstraktem. Cho¢ metabolizm przy 50% stezeniu
ekstraktu byl widocznie nizszy niz wartosci dla pozostatych badanych wariantow wyznaczona
przezywalno$¢ komorek byla >70%. W badaniu proliferacji konieczne bylo az 16-krotne
rozcienczenie ekstraktu, by badana przezywalno$¢ komorek potwierdzala brak dziatania
cytotoksycznego.

Wyniki uzyskane podczas oceny cytotoksycznosci dla probek Cht i ChtBBR low byly
zblizone do siebie. Obecno$¢ chitozanu oraz chitozanu z berberyng w niskim stezeniu
pozytywnie wplyneta na przezywalno$¢ komorek. Proliferacja komorek dla wszystkich
badanych stezen ekstraktu dla Cht byta wigksza niz wyznaczona dla K-, jednak najwigkszy
metabolizm komorek oznaczano dla 12,5%, a najwigksza proliferacja dla 6,25% udziatu

ekstraktu z ChtBBR low w pozywce hodowlane;j
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5. Dyskusja

W pracy przedstawiono badania modyfikacji powierzchniowej zaprojektowanego
wysokoporowatego implantu migdzykregowego wytworzonego metoda SLM. Zaproponowany
sposob modyfikacji miat na celu hybrydowe poprawienie wiasnosci uzytkowych implantu
poprzez modyfikacje elektrochemiczng pozwalajacg na wytworzenie trwatej powloki tlenkowe;j
o wilasno$ciach sprzyjajacych osteointegracji oraz biodegradowalnej powtoki polimerowe;j
majgcej na celu czasowe poprawienie wilasciwosci implantu w poczatkowe] fazie po
wszczepieniu, ktora to jest kluczowa w odpowiedzi organizmu na implant.

Badania prowadzone byly wytacznie na probkach w postaci odzwierciedlajacej
rzeczywiste implanty miedzykrggowe. Probki zaprojektowano opierajac si¢ na kryteriach,
bedacych wynikiem krytycznej analizy literatury, ktore okreslaly preferowang wielkosé
(600um) 1 ksztalt (otwarte, sferyczne) porow, konieczno$¢ zapewnienia odpowiedniej
wytrzymato§ci mechanicznej 1 rownomiernego podparcia struktur tkankowych po
umieszczeniu w organizmie oraz mozliwo$¢ tatwego manipulowania implantem podczas
wprowadzania do kregostupa. W projekcie uwzgledniono réwniez wymagania wynikajace
z dobranej technologii wytwarzania SLM to jest grubos$¢ belek tworzacych strukture porowa
wynikajaca ze Srednicy ziaren proszku wykorzystanego do produkcji elementu oraz
konieczno$¢ zastosowania struktur podporowych. Przed wyprodukowaniem implantow
przeprowadzono analizy numeryczne z wykorzystaniem metody elementow skoficzonych
w celu weryfikacji wytrzymatosci mechanicznej zaprojektowanych implantow. Prowadzenie
badan na probkach w postaci rzeczywistych implantow pozwolito na ocen¢ rzeczywistego
wplywu zastosowanych modyfikacji na drukowane implanty wysokoporowate, dzieki czemu
opracowane metody modyfikacji ich powierzchni maja wigkszy potencjat aplikacyjny od
powszechnie stosowanych w tego typu badaniach litych probkach ptasko rownolegtych.

Probki wytworzono ze stopu Ti6Al4V w technologii SLM. Badania implantow
z wykorzystaniem XRD potwierdzity dwufazowg strukture o+ stopu Ti6Al4V, a na podstawie
wynikow statycznej proby Sciskania stwierdzono, ze wytrzymalo$¢ mechaniczna na $ciskanie
zaprojektowanych implantdw jest wystarczajaca dla obcigzen wystgpujacych w odcinku
szyjnym kregostupa. Wytworzona struktura porowa oparta na czworoscianie foremnym
zapewnita wytworzenie sferycznych lekko sptaszczonych porow. Przeprowadzone badania
mikroskopowe, pomiary porowatosci 1 mikrotomografia komputerowa potwierdzity brak
zamknigtych porow oraz luznych struktur uwig¢zionych wewnatrz skafoldu. Wyznaczone

parametry porowatosci byly zauwazanie mniejsze niz zaprojektowane w modelu i wynosity
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odpowiednio 49+50% 1 65%. Ze wzgledu na posta¢ probki niemozliwe bylo okreslenie
porowato$ci w obregbie samej struktury porowej, ktéra w przypadku modelu byta o ponad
10 punktéw procentowych wigksza niz wyznaczona dla catej probki. Wynikato to z obecnosci
ramki oraz litej $Sciany przedniej implantu. Bazujac na danych literaturowych rozbiezno$¢
miedzy porowato$cig wynikajacg z modelu, a rzeczywistg, wyznaczong do§wiadczalnie byta
spodziewana [91]. Cho¢ metody przyrostowe charakteryzuja si¢ wysoka doktadnos$cia
wymiarowg w przypadku wytwarzania struktur porowatych obserwuje si¢ rozbiezno$¢
w grubosci poszczegoOlnych belek. Wynika to z tzw. zjawiska ,,z- offset” polegajacego na
wystepowaniu okreslonej strefy wpltywu ciepta generowanego przez wiagzke laserowa
wykorzystywang do spajania materiatu proszkowego, co powoduje pelne lub czesciowe
przetapianie si¢ nadmiarowego materialu szczegoélnie ponizej niepodpartych belek
rownolegtych do plaszczyzny wydruku. W badaniach Plessisa 1 Yadroitsava [205]
zaobserwowano, ze mozliwe jest ograniczenie tego efektu poprzez odpowiednig rotacje
drukowanych rusztowan wzgledem ptaszczyzny wydruku tak, by poszczegdlne belki byty
pochylone o odpowiedni kat w stosunku do ptaszczyzny wydruku. O ile w przypadku
skafoldow o regularnej strukturze jest to mozliwe, o tyle w przypadku rzeczywistych wyrobow
takich jak implanty moze okaza¢ si¢ problematyczne. Zastosowana struktura porowa musi
przede wszystkim odpowiednio wpisywaé si¢ w ksztatt produkowanego implantu przy
rownoczesnym zapewnieniu jej odpowiednich wlasciwosci mechanicznych i odpowiedniej
przestrzeni dla przerostu tkanki w glab struktury porowej [28], [85], [91], [94].

Pomiary pojedynczych poréw w ramach wytworzonej struktury wykazaty, ze ich
wielko$¢ oscyluje w granicach 400-600 pm. Mierzone warto$ci sg wi¢c mniejsze niz
wynikajace z modelu, jednakze mieszcza si¢ w oczekiwanym zakresie. Mimo licznych
publikacji dotyczacych wptywu wielkosci poréw na potencjal osteointegracyjny skafoldow
wytwarzanych z tytanu aktualny stan wiedzy nie pozwala na okreslenie optymalnej wielko$¢
porow. Zgodnie z danymi omowionymi w rozdziale 1.2.1.5 zastosowanie mniejszych porow,
<200 pm moze skutkowac wyzsza ekspresja osteocytow 1 ich lepsza adhezjg w poczatkowej
fazie osteointegracji, co wynika z wigkszej powierzchni styku implantu w tkanka [94], [95].
Jednakze, wigksze pory sprzyjaja dojrzewaniu tkanki zapewniajac odpowiednig przestrzen do
wytwarzania macierzy zewnatrzkomoérkowej oraz unaczynienia [28], [85], [87], [92], [93]. Pory
o wielkosci >900 pm moga natomiast powodowaé opoOznienie wytwarzania macierzy
zewnatrzkomorkowej, co spowalnia tworzenie dojrzatej tkanki kostnej [91]. Zgodnie

z badaniami Tsurugu’a [226] wielko$¢ porow ~400 pm stanowi warto§¢ graniczng,
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umozliwiajacg nie tylko penetracj¢ osteocytow w glab porow, ale rowniez odpowiednig
waskularyzacje powstatej tkanki.

Modyfikacje elektrochemiczne majace na celu wytworzenie stabilnej warstwy tlenkowe;j
zapewniajacej dtugoterminowy wplyw na potencjat osteointegracyjny i biokompatybilnos$¢
implantéw przeprowadzono z wykorzystaniem utleniania anodowego (UA) oraz plazmowego
utleniania elektrolitycznego (PEQO). Parametry procesu UA dobrano na podstawie literatury
[216], natomiast parametry PEO dobrano na podstawie badan wilasnych [135]. Efektem
zastosowania w procesic PEO parametrow procesu stosowanych do modyfikacji litych
elementow bylo wytwarzanie we wnetrzu otwartej struktur porowej niejednorodnej warstwy
powierzchniowej, ktora powodowata zmniejszenie si¢ Swiatla porow ograniczajac potencjat
osteointeracyjny implantow. Ostatecznie dobrane parametry pradowe procesu zapewnialy
wytworzenie jednorodnej warstwy powierzchniowej w calej objetosci zaprojektowanego
implantu.

Pomiary chropowato$ci potwierdzily wysokie rozwiniecie powierzchni wytworzonych
implantoéw. Wysoka chropowatos$¢ i falisto$¢ wynikajaca z obecnosci nie w pelni przetopionego
proszku na powierzchni jest charakterystyczna dla implantéw wytwarzanych przyrostowo,
a wyznaczone wartosci Sa = 8-10 pm sa z godne z danymi katalogowymi dla stopu
wykorzystywanego w procesie SLM [210]. Uzyskiwang topografi¢ powierzchni mozna
modyfikowac¢ poprzez dobdr parametrow wydruku [227], [228] lub stosowanie modyfikacji
powierzchniowych wptywajacych na morfologi¢ powierzchni. Zaproponowane modyfikacje
elektrochemiczne wykazaly odmienny wptyw na topografi¢ probek. UA nie wplynelo na
morfologi¢ powierzchni, a wytworzona warstwa tlenkowa charakteryzowata si¢
dziedziczeniem topografii. PEO pozwolilo na uzyskanie hierarchicznej struktury powierzchni
poprzez wytworzenie licznych mikroporow przy jednoczesnym zachowaniu rozwinigcia
wynikajacego z obecnosci sferycznych ziaren osadzonych na powierzchni. Topografia
powierzchni byta jednorodna w catej objetosci implantu 1 zachowywata swoj charakter nawet
na pojedynczych ziarnach osadzonego proszku. Glebokos¢ pojedynczych mikroporow
oscylowata w zakresie 0,5-2,5 um. Badania prowadzone przez Anselme i Bigerelle [26], [27]
sugeruja, ze pory o gltebokosci 0,6 1 1,2 um zapewniaja odpowiednig chropowato$¢ promujaca
adhezje osteocytow. Powszechnie uwaza si¢, ze rozbudowana topografia sprzyja osteointegracji
[129], [167], [168], [169], [170]. Cho¢ rozwinigcie powierzchni wynikajace z obecnosci nie
w pelni przetopionego proszku na powierzchni implantéw jest dyskusyjne jego usunigcie
np. poprzez trawienie chemiczne moze znaczaco obnizy¢ wytrzymato$¢ mechaniczng oraz

odporno$¢ korozyjng implantu [121], [122].
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Jedng z kluczowych wlasnosci implantéw jest sktad chemiczny warstwy wierzchniej,
ktéra wchodzi w bezposrednig interakcj¢ z organizmem. Sktad chemiczny wptywa nie tylko na
odpowiedz komorkowa, ale takze determinuje jakie pierwiastki moga przenika¢ z materiatu do
tkanek. Pomimo, iz stop Ti6Al4V znajduje szerokie zastosowanie w medycynie, w tym na
implanty state [113], [114], [115], 1 jest uwazany za biokompatybilny, zastrzezenia wcigz budzi
obecno$¢ w jego sktadzie wanadu i glinu, ktore przenikajac do organizmu mogg powodowac
réznego rodzaju niepozadane skutki uboczne [109], [110], [149]. Przeprowadzone badania
oparte na analizie EDS wykazaly, ze obie zastosowane modyfikacje elektrochemiczne wplynegty
korzystnie na sktad chemiczny warstwy wierzchniej. Warstwy tlenkowe wytworzone dzigki UA
i PEO spowodowaly znaczacy spadek Al i V w warstwie wierzchniej implantu. Pomiary
przeprowadzone dla probek przecigtych potwierdzily jednorodno$¢ wytworzonej warstwy
wierzchnie w catej objetosci probki. Szczegotowa analiza XPS probek poddanych PEO
wykazala, Ze procentowy udziat V na powierzchni obnizyt si¢ <0,05%. Korzysci wynikajace
z ograniczenia udziatu Al i V w warstwie wierzchniej zostaly potwierdzone w badaniu ilosci
jondéw uwalnianych do PBS w trakcie ekspozycji na symulowane $rodowisko tkankowe.
Po 6 tygodniach inkubacji pomiary wykazaty spadek gestosci masy jonow Ti, Al 1 V dla UA
o odpowiednio 40, 32 1 30%, a dla PEO o0 50, 17 1 43%.

Analiza EDS 1 XRD potwierdzita, ze PEQ umozliwito wbudowanie Ca i P w wytworzong
warstwe tlenkowa. Zjawisko to nie wystgpito w przypadku UA. Dzigki zastosowaniu pragdow
o wysokim napigciu i natezeniu w trakcie PEO modyfikowana warstwa wierzchnia ulega
czeSciowemu, lokalnemu przetopieniu, ktore pozwala na wymieszanie si¢ materiatu stopowego
ze sktadnikami kgpieli, w ktorej przeprowadzany jest proces [116], [214]. Lokalne przetapianie
materialtu w obrebie powierzchni moze by¢ korzystne w kontekScie obecno$ci ziaren
osadzonych na niej w trakcie procesu wytwarzania SLM. Badania sugeruja, ze proces PEO
moze wplywa¢ na wadliwe potaczenia proszku osadzonego na powierzchni polepszajac jego
integracj¢ z podtozem [136], [137]. Wyznaczony w pomiarach EDS 1 XPS stosunek Ca/P
w wytworzone] powtoce PEO (odpowiednio ~1 1 ~0,5) znaczaco rézni si¢ od stosunku
charakterystycznego dla HAp wystepujacego w tkance kostnej (Ca/P=1,67). Rozbiezno$¢
wyznaczanego stosunku Ca/P dla poszczegélnych metod moze sugerowaé nierownomierne
roztozenie poszczegodlnych pierwiastkow w wytworzonej warstwie. Stosunek Ca/P moze
wplywaé¢ na dyfuzje pierwiastkéw do s$rodowiska — zgodnie z danymi literaturowymi
rozpuszczalnos¢ fosforanéw wapnia jest odwrotnie proporcjonalna do stosunku Ca/P. Nizsza
warto$¢ Ca/P moze przektadac si¢ na wzrost ilosci jonow wydzielanych do §rodowiska i lokalne

zmiany pH, ktére moga mie¢ wplyw na adhezj¢ biatek i komorek wplywajac na skutecznosé¢
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procesu osteointegracji [229]. Cho¢ sprawdzano obecnos¢ Ca i P w roztworach, w ktorych
inkubowane byly modyfikowane prébki, dla probek poddanych PEO stwierdzono obecno$é¢
niewielkiego stezenia P dopiero po 6 tygodniach.

Pomiary zwilzalno$ci wykazaty hydrofobowy charakter wytworzonych implantow
w stanie wyjsciowym. Zastosowanie modyfikacji elektrochemicznej polepszyto zwilzalnos¢
probek. Implanty po UA okazaty si¢ skrajnie hydrofilowe — osadzenie kropli okazalo sie¢
niemozliwe, poniewaz krople rozptywaty si¢ bezposrednio po kontakcie z powierzchnig. Probki
po PEO cho¢ charakteryzowaty si¢ mniejszym katem zwilzania niz SW nadal zachowywaty
charakter hydrofilowy zaréwno dla wody destylowanej, jak 1 roztworu PSB, przy czym katy
wyznaczane dla PBS wynosity ~90°. Ze wzgledu na rozbudowang topografie powierzchni
probek zrezygnowano z wyznaczenia swobodnej energii powierzchniowe;.

Przeprowadzone badania potencjostatyczne wykazaly zrdéznicowany wplyw
przeprowadzonych modyfikacji elektrochemicznych na wyznaczane warto$ci potencjatu
obwodu otwartego. Probki UA charakteryzowaly si¢ potencjalem dodatni, a PEO ujemny.
Pomiary potencjostatyczne prowadzone dla probek eksponowanych na symulowane
srodowisko tkankowe posiadaly potencjal ujemny, przy czym wartosci Eocp probek PEO
charakteryzowaty si¢ najwieksza stabilnoscia.

Na podstawie przeprowadzonych badan dokonano oceny zaproponowanych modyfikacji
elektrochemicznych. Opracowano kryteria obejmujgce oceng: topografii powierzchni, sktadu
chemicznego, zwilzalnosci, wtasnosci korozyjnych i1 degradacji w symulowanym $rodowisku
tkankowym (Tab.10.). Na podstawie przyjetych kryteriow uznano, ze bardziej korzystne
wlasciwosci powierzchni uzyskano dla probek PEOQO, gltownie ze wzgledu na wytworzenie
hierarchicznej struktury pordw, stabilnos¢ wilasnosci korozyjnych oraz obecnos¢ Ca i1 P
w warstwie wierzchnie;j.

Drugi etap modyfikacji polegal na pokryciu implantu po PEO powtloka polimerowa
majaca zapewni¢ poprawe¢ wilasciwosci powierzchni w poczatkowej fazie osteointegracji
implantu z tkanka. Implanty modyfikowane PEO pokryto warstwa chitozanu. Badania
przeprowadzona dla 3 wariantéw powtok: chitozan bez dodatku substancji czynnej (Cht) oraz
chitozan z dodatkiem berberyny jako substancji czynnej w niskim (ChtBBR low) i wysokim
(ChtBBR high) stezeniu. Stezenie berberyny dobrano w oparciu o literaturg, zgodnie z ktora
zastosowane stezenia zapewnialy poprawe regeneracje tkanki kostne; [202], [203].
Warstwy polimerowe natozono na implanty po PEO metodg zanurzeniowq.

Naniesione powloki polimerowe charakteryzowaty si¢ niejednorodng morfologia

wynikajacg ze zwigkszonej agregacji materiatu polimerowego w okolicach ziaren osadzonych

104



na powierzchni wydrukowanych implantow. Ekspozycja na symulowane srodowisko tkankowe
powodowato degradacje warstwy i jej stopniowe rozpuszczanie. Zanikanie powloki bylo
widoczne w pierwszej kolejnosci na ptaskich otwartych powierzchniach oraz goérnych
powierzchniach osadzonych ziaren. W miejscach agregacji polimeru wystepujacych na
granicach powierzchni belek 1 osadzonych ziaren po 6 tygodniach ekspozycji nadal widoczna
byta obecno$¢ materiatu polimerowego.

Zastosowanie warstwy polimerowej wplyneto korzystnie na ograniczenie ilo$ci jonow
metali przenikajagcych do PBS Po dwutygodniowej inkubacji implantéw z powlokami
polimerowymi, w roztworze nie stwierdzono jonow metali. Najlepszymi wlasciwosci
barierowymi charakteryzowat si¢ powtoka Cht, dla ktoérej odnotowano najmniejsze st¢zenia
pierwiastkéw metalicznych przenikajacych do roztworu, a jony wanadu stwierdzono dopiero
po 6 tygodniach inkubacji w stezeniu o 85% mniejszym niz w przypadku probek w stanie
wyjsciowym.

Obecnos¢ warstw polimerowych poprawita zwilzalnosciag implantow. Najlepsza
zwilzalno$cig charakteryzowaly si¢ probki ChtBBR high dla ktéorych kat zwilzania
wynosit ~60°. Powierzchnie hydrofilowe wzmacniaja wczesne etapy osteointegracji poprzez
utatwienie presorpcji wody zawartej w ptynach ustrojowych. W kontek$cie implantow
wysokoporowatych konieczne jest zapewnienie dobrej penetracji ptynow do wnetrza implantu
po jego wprowadzeniu do organizmu. Co ciekawe, zbyt wysoka energia powierzchniowa moze
utrudnia¢ migracj¢ 1 proliferacje¢ komorek. Rownocze$nie z badan wynika, Zze o ile
w poczatkowej fazie osteointegracji zwilzalno§¢ powierzchni moze znaczaco wptywac na
procesy komoérkowe zachodzace na powierzchni, to parametr ten nie odgrywa waznej roli
w dalszym procesie osteointegracji. Istotnym jest rowniez, ze oprocz wspomagania
poczatkowej adhezji komorek powierzchnie hydrofilowe charakteryzujg si¢ rowniez wyzsza
trombogenno$cig, ktora moze zaburza¢ proces gojenia po wprowadzeniu implantu do
organizmu [28], [230], [231].

Mimo braku jednorodno$ci wytworzonych powtok, bazujac na uzyskanych wynikach
zmian zwilzalno$ci 1 ograniczenia ilo$ci jondw uwalnianych do S$rodowiska wytworzone
powtoki uznano za korzystne z punku widzenia ich funkcjonalno$ci w organizmie.
Zastosowanie powtoki pozwolito na uzyskanie hydrofilowej powierzchni implantu i znaczace
ograniczenie, a w poczatkowych tygodniach catkowicie wykluczenie wydzielani pierwiastkow
metalicznych do srodowiska.

Przeprowadzone badania cytotoksycznosci wykazaly niekorzystny wplyw probek PEO

na fibroblasty hodowane w 100% ekstraktach. Obnizenie stezenia ekstraktu do 50 % pozwolito
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na popraw¢ przezywalnosci komoérek do poziomu s$wiadczacego o braku dziatania
cytotoksycznego. Zastosowanie powtoki Cht i ChtBBR low pozwolilo na znaczne poprawe
przezywalnosci komorek. Dla tych wariantow modyfikacji nie zaobserwowano dzialania
cytotoksycznego. Mimo, iz dla 100% ekstraktow najlepsze wyniki osiggnigto dla probek Cht,
najwicksze wartosci przezywalnosci komoérek w poréwnaniu do K- wynikajace zich
aktywnos$ci metabolicznej oraz proliferacji uzyskano odpowiednio dla 12,5% 1 6,25% ekstratru
ChtBBR low. Mozliwe wigc, ze przy zastosowaniu nizszego st¢zenia berberyny
w wytworzonej warstwie mozliwe jest uzyskanie jeszcze wigkszych korzy$ci z punktu
widzenia odpowiedzi komoérkowej. Badany wariant z zastosowaniem wysokiego stezenia
berberyny ChtBBR high okazat si¢ cytotoksyczny. Przezywalno$¢ komorek na poziomie 70%
zostala osiggnieta dopiero przy obnizeniu udziaty ekstraktu ChtBBR high do 6,25%.
W badaniach Huanga [203], na podstawie ktérych dobrano wysokie stezenie berberyny
zastosowana powloka chitozanowa z dodatkiem berberyny przy stosunku wagowym 4:1 nie
wykazywata dziatania cytotoksycznego jednak badania te prowadzone byly na osteocytach
zlinii MG63. Dodatkowo, w badaniach tych wykazano dziatanie przeciwbakteryjne
zaproponowane] powtloki. Roéznice w uzyskanych wynikach moga wiec $wiadczy¢
o zrdznicowanym wptywie berberyny na komorki osteocytow i fibroblastow.

Waznym aspektem zwigzanym z zastosowaniem powtoki chitozanowej z dodatkiem
berberyny jest kinetyka uwalniania substancji czynnej. Mimo zastosowania 2 skrajnie réznych
stezen berberyny oraz roznicy w bezwzglednej ilo$ci oznaczonej substancji, ktora przenikneta
do otoczenia kinetyka dla oby stezen byta bardzo zblizona. Dla obu powtok wykazano wysoki
wyrzut berberyny utrzymany w 4 pierwszych dniach inkubacji oraz utrzymujace si¢ uwalnianie
berberyny pomiedzy 30 a 45 dniem pomiaréw. W badaniach nad berberyng czesto obserwuje
si¢ szybki wyrzut substancji, przy czym spadek kinetyki uwalniania berberyny do §rodowiska
czesto nastgpuje juz w pierwszych 12 h ekspozycji na §rodowisko [203], [232], [233], [234].
Kinetyke uwalniania berberyny mozna ksztattowa¢ poprzez odpowiedni dobdr technologii
faczenia z materiatem matrycowym oraz odpowiedni dobdr materiatu matrycy polimerowe;.
W badaniach Ma [202] uzyskano liniowe wydzielanie si¢ berberyny do $rodowiska przy
zastosowaniu matrycy z polikartolaktonu i kolagenu typu I. W omawianych badaniach
wykazano korzystny wplyw obecnosci berberyny na regeneracje tkanki kostnej,
przy zastosowaniu stgzenia S0ug/l.

Podsumowujac uzyskane wyniki mozna uznaé, ze najbardziej korzystne wlasnosci
uzyskano dla probek poddanych modyfikacji PEO pokrytych powtoka z chitozanem (Cht).

Wytworzone implanty charakteryzuja si¢ otwarta strukturg oraz wysoka porowatoscia.
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Zastosowana modyfikacja PEO pozwolita na funkcjonalizacj¢ powierzchni poprzez
wytworzenie stabilnej powloki tlenkowej charakteryzujacej si¢ hierarchiczng strukturg
powierzchni wzbogaconej o Ca i P przy ograniczeniu udzialu Al 1 V. Zastosowanie hybrydowej
powtoki wytworzonej poprzez modyfikacj¢ elektrochemiczng oraz biodegradowalng powtoke
polimerowa pozwolito na znaczace ograniczenie ilo$ci jonow przenikajacych do srodowiska
wykluczajac uwalnianie najbardziej szkodliwego wanadu przez >4 tygodnie. Probki poddane
PEO i pokryte chitozanem charakteryzuja si¢ dobra zwilzalno$cig i stabilnym potencjatem
korozyjnym podioza po PEO. Implanty nie wykazywaly dziatania cytotoksycznego na
fibroblasty. Cho¢ niskie stezenia berberyny mogloby wptywaé korzystnie na proliferacje
komoérek wymaga to dalszych badan zwigzanych z wplywem zastosowanej modyfikacji na
osteocyty. Ocena degradacji wytworzonej powtoki polimerowej oraz pomiary kinetyki
uwalniania substancji czynnej $wiadczg o dlugoterminowej degradacji wytworzonych powtok
polimerowych co daje nadziej¢ na mozliwo$¢ osadzania w nich réwniez innych substancji
czynnych.

Zaplanowany plan badan wykonano w pelnym zakresie. Uzyskane wyniki potwierdzaja
sformutowang tezg. Hybrydowa modyfikacja wysokoporowatego implantu wytworzonego
metoda przytostowa wykorzystujaca plazmowe utlenianie elektrochemiczne oraz
biodegradowalng powtloke polimerowa pozwolita na wytworzenie warstwy barierowej
o korzystnych wtasno$ciach fizycznych 1 chemicznych umozliwiajacych ograniczenie
przenikania jonéw metali do $rodowiska, stymulacj¢ proliferacji komoérek oraz warunki
sprzyjajace osteointegracji. Cel pracy zostatl osiagniety, a uzyskane wyniki moga przyczynic si¢
do rozwoju inzynierii biomedycznej w zakresie klinicznie stosowanych modyfikacji

powierzchniowych implantow drukowanych.
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6. Whnioski

Na

podstawie przeprowadzonych badan sformulowano nastgpujace wnioski

1 spostrzezenia:

1.

Zaprojektowane wysokoporowate implanty wytworzone w technologii SLM
z Ti6Al4V charakteryzuja si¢ otwartg strukturg, wysoka porowatoscig oraz
rozwinigta topografia powierzchni wynikajaca z obecno$ci nie w petni

przetopionego proszku na catej powierzchni implantu.

Warstwa powierzchniowa wytworzona w procesie utleniania anodowego nie
wplywa na topografie powierzchni. Wytworzona warstwa tlenkowa
charakteryzuje si¢ wysoka gtadko$cig oraz hydrofilowoscia.

Plazmowe utlenianie elektrolityczne wysokoporowatych implantéw pozwala na
wytworzenie hierarchicznej struktury powierzchni, wbudowanie w wytworzong
warstwe wierzchnig P i Ca, poprawi¢ zwilzalno$¢ powierzchni.

Zastosowane modyfikacje elektrochemiczne ograniczaja ilo$¢ jondw metali
przenikajacych do $rodowiska. Zastosowanie hybrydowej modyfikacji
elektrochemicznej z powtoka polimerowa zapobiegto wydzielaniu jondw metali
w pierwszych tygodniach ekspozycji na symulowane srodowisko tkankowe.
Powloki chitozanowe nanoszone na wysokoporowate implanty poddane
modyfikacji PEO metoda zanurzeniowa charakteryzuja si¢ niejednorodng
strukturg wynikajaca z agregacji materialu polimerowego w sasiedztwie proszku
osadzonego w trakcie SLM na powierzchni implantu. Degradacja powtok
chitozanowej trwa >6tygodni.

Powtoka chitozanowa bez dodatku berberyny oraz z berberyng o niskim stezeniu
(stosunek wagowy 300:1) pozytywnie wplywaja na odpowiedz komoérkowsa
poprzez wspomaganie proliferacji oraz aktywno$ci metabolicznej fibroblastow.
Berberyna w wysokich stg¢zeniach wykazuje dziatanie cytotoksyczne.

Powloki chitozanowe z dodatkiem berberyny naniesione na wysokoporowate
implanty o otwartej strukturze charakteryzujg si¢ zmienng kinetyka i wydtuzonym

czasem uwalniania substancji czynne;.
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