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I. WPROWADZENIE

Ko$ci w organizmie czlowieka peinig funkcje podpory dla catego ciata,
umozliwiajg poruszanie sie, a takze ochraniajg najwazniejsze organy ludzkiego ciata,
takie jak mozg, rdzen kregowy oraz serce. Niestety duza ilo$¢ wypadkow
komunikacyjnych, wzrost popularnosci sportéw ekstremalnych, a takze wzrost
populacji starszych os6b, w duzej mierze cierpiagcych na osteoporoze, wplywa
na mnogos$¢ ztaman kos$ci. Ztamania moga by¢ leczone w sposéb zachowawczy
z zastosowaniem gipsu lub ortezy. Jednakze metoda ta sprawdza sie jedynie
w przypadku prostych ztaman. Natomiast leczenie skomplikowanych ztaman
wieloodtamowych lub ztaman osteoporotycznych wymaga leczenia chirurgicznego.
Podczas zabiegu niezbedne jest zapewnienie odpowiedniego ustawienia i stabilizacji
odtaméw kostnych przez doboér odpowiedniej konstrukcji i materiatu implantu.
Niestety leczenie operacyjne niesie ze sobg ryzyko zakazenia okotowszczepowego,
ktdre postepujac prowadzi do zaburzen zrostu kostnego

Obecnie coraz powszechniejszym sposobem leczenia ztaman staje sie
stabilizacja z wykorzystaniem implantéw metalowych, w szczego6lnosSci ze stopow
tytanu. Ze wzgledu na degradacje w Srodowisku tkankowym, a co za tym idzie,
uwalnianie produktéw degradacji z powierzchni implantow do $rodowiska
tkankowego, niezbedne jest zapewnienie odpowiedniej biokompatybilno$ci poprzez
zastosowanie modyfikacji powierzchni. Jedng z takich metod jest wytwarzanie
warstw tlenkowych na powierzchni materiatdbw, na przyklad metodami
elektrochemicznymi, co jak udowodniono w wielu dotychczasowych badaniach,
pozwala na ograniczenie uwalniania jonéw pierwiastkéw stopowych.

Obiecujagcym wydaje sie rdwniez zastosowanie implantéw z biomateriatow
polimerowych. Jednakze problemem tutaj okazuje sie zapewnienie odpowiednich
wlasciwosci mechanicznych implantu przez caty okres trwania leczenia. Analiza
literatury pokazuje, Ze rozwigzaniem tego problemu moze by¢ wykorzystanie powtok
polimerowych na podtozu metalowym. W ten sposdb metalowe podtoze zapewnia
odpowiednig stabilizacje przez caty okres rekonwalescencji, a polimerowa powtoka
petni funkcje barierowa, ograniczajac przenikanie produktéw degradacji metalowego
implantu. Ponadto zastosowanie powtoki polimerowej wigze sie takze z innymi

zaletami. Biodegradowalne powtoki polimerowe moga bowiem stanowi¢ system



lokalnego dostarczania lekéw oraz substancji mineralnych, stymulujac zrost kostny
oraz ograniczajac konieczno$¢ ogélnoustrojowego przyjmowania lekow.

W pracy podjeto tematyke modyfikacji powierzchni utlenianego anodowo
stopu Ti6Al7Nb poprzez naniesienie powloki biodegradowalnego poli(laktyd-ko-
glikolidu), ktéra ma petni¢ funkcje bariery dla produktow degradacji stopu
oraz stanowi¢ matryce do uwalniania substancji aktywnych. Kanapkowa powtoka,
w wewnetrznej czeSci zawierata hydroksyapatyt, natomiast w zewnetrznej lek.
Zastosowanie powtoki polimerowej pozwala po pierwsze na poprawe odpornosci
korozyjnej stopu oraz zmniejszenie iloSci jonéw przenikajacych do Srodowiska
tkankowego. Ponadto uwalniana, w pierwszych etapie degradacji, substancja aktywna
ma za zadanie ogranicza¢ ryzyko infekcji i konieczno$ci ogdlnoustrojowej
farmakoterapii. Nastepnie wspierajac proces regeneracji tkanki kostnej poprzez
dostarczanie hydroksyapatytu. Z tego powodu celem pracy byta ocena wtasnosci
powtoki polimerowej, ktéra zawiera substancje aktywng oraz hydroksyapatyt. Aby to
osiggnaé, przeprowadzono badania wtasno$ci fizycznych, chemicznych, w tym
elektrochemicznych oraz badania cytotoksycznoSci i oznaczenie cytokin
prozapalnych. Uzyskane wyniki pozwolity scharakteryzowac uzyskang powtoke oraz

jej przydatnos$c¢ do zastosowan na implanty w ortopedii i traumatologii.



I. PRZEGLAD LITERATURY

1. Hydroksyapatyt

Kosci sa doskonale przystosowane do przenoszenia obcigzen, wspierania ciata

oraz zapewniania dZwigni do ruchu [1]. Jest to wysoce unaczyniona, zmineralizowana

tkanka tgczna, sktadajaca sie z komoérek i macierzy miedzykomérkowej, zbudowana

czeSciowo z

materiatéw organicznych - gtéwnie witokien kolagenowych oraz soli

nieorganicznych bogatych w wapn i fosfor [2]. Pod wzgledem budowy (Rysunek 1)

nie nalezy ona do tkanek jednorodnych, mozna wiec wyrézni¢ nastepujace typy tkanki

kostnej [3]:

Naczynie
krwionosne

tkanka kostna grubowtdknista,
tkanka kostna drobnowtdknista,
tkanka kostna gabczasta,

tkanka kostna blaszkowata (tkanka kostna zbita).

Kos¢
zbita Kos¢
Okostna T gabczasta

Szpik kostny \
(zotty)

Jama szpikowa

| _Chrzastka
stawowa

Chrzgstka nasadowa

Rysunek 1. Schemat budowy kosci [4]

Macierz kostna jest pozakomoérkowym zmineralizowanym materiatem kosci

i podobnie jak ogdlne tkanki taczne sktada sie z substancji, w ktérej osadzone sg liczne

wtokna kolagenowe, zwykle uporzadkowane w kosSci w macierzach pararelnych [5].

W dojrzatej koSci macierz jest umiarkowanie uwodniona, 10-20% jej masy stanowi woda.

W  suchej

masie 60-70% stanowia nieorganiczne sole mineralne (gtownie
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mikrokrystaliczne wodorotlenki wapnia i fosforu, hydroksyapatyt), 30-40% to kolagen,
a pozostata cze$¢ to niekolagenowe biatka i weglowodany [1], [5]. Proporcje tych
sktadnikow réznia sie w zaleznos$ci od wieku, lokalizacji i stanu metabolicznego [6].
Matryca kolagenowa w naturalnej tkance kostnej zapewnia elastyczno$¢ kosci
i stuzy jako matryca do osadzania i wzrostu krysztaléw apatytu [7]. Biologiczne apatyty
to nanokrysztaty przypominajgce ptytki, o grubosci kilku nanometréw i dtugosci
kilkudziesieciu nanometréw (Rysunek 2). Krysztaty te s3a osadzane réwnolegle
z wiéknami kolagenowymi. Struktura ta w wyniku samoorganizacji kolagenu przyjmuje
forme potroéjnej helisy [8]. W budowie krysztatéw apatytu wyr6zni¢ mozna trzy gtéwne
strefy: centralng, powierzchniowa oraz uwodniong. To wtlasnie ta ostatnia
odpowiedzialna jest za wymiane jono6w pomiedzy hydroksyapatytem i macierza tkanki
kostnej [7]. Reakcje hydroksyapatytu z witokien kolagenowych z niekolagenowymi
biatkami macierzy odpowiadajag za twardoS$¢ i sztywnos$¢ kosci [9]. Miedzy innymi
budowie, blaszkowatej strukturze oraz zmineralizowanej substancji miedzykomorkowej,

kosci zawdzieczajg swojg wytrzymato$¢ mechaniczng [3].

.

== _".1‘:: 71
l ‘;‘ Potrojna helisa
Il l ' {4 g < kolagenu
[T S
I l I l 4y,
'“.‘u' -
| | iy
| | ' | i ,‘;’l
I i L =
HIRLL i
e
e
; - Krysztaly
Wtokno hydroksyapatytu
kolagenowe(~5um) (~50x25x2 nm)

Hydroksyapatyt

Rysunek 2. Hierarchiczna struktura koleganu i hydroksyapatytu w tkance kostnej [7]

Hydroksyapatyt (HAp) ma wzo6r chemiczny Ca;o(PO4)s(OH), i mase molowa
réwng 502,31 g/mol [10]. W jego stechiometrycznej postaci stosunek wapnia do fosforu

(Ca/P) wynosi 1,67 [11]. W niestechiometrycznych odmianach tego materiatu stosunek
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ten moze sie zmienia¢ w zalezno$ci od zawarto$ci wapnia: w przypadku nadmiaru wapnia
stosunek Ca/P ro$nie, natomiast przy jego niedoborze spada. Wynika to z mozliwo$ci
podstawienia jonéw w sieci krystalicznej HAp innymi jonami, co jest mozliwe dzieki
zdolno$ci HAp do wymiany kationéw i anionéw [12],[13].

Podstawowa jednostka strukturalna hydroksyapatytu sktada sie zatoméw wapnia
(Ca), fosforu (P), tlenu (O) oraz wodoru (H). Fosfor wystepuje w grupach fosforanowych,
natomiast woddr i tlen tworza grupy hydroksylowe. Grupy fosforanowe majg ksztatt
tetraedru, w ktérym jon fosforu znajduje sie w centrum czworo$cianu, a cztery atomy

tlenu sg rozmieszczone na jego wierzchotkach [12].

Rysunek 3. Struktura krystalograficzna hydroksyapatytu [14]

Hydroksyapatyt (HAp) zaliczany jest do grupy fosforanéw wapnia. Fosforany
wapnia to sole sktadajace sie z kationdw wapnia i anionéw fosforanowych, wyrézniamy
orto- (P0,*7), meta- (PO3"), piro- (P;0,*") oraz polifosforany ((PO3),"") [15]. Ze wzgledu
naich istotne zastosowania medyczne, najwieksza uwage zwraca sie na ortofosforany,
ktére sg solami kwasu ortofosforowego (V). Czyste ortofosforany wapnia majg postac
biatych krysztatéw, jednak dzieki mozliwo$ci wbudowania innych jonow, takich jak
zelazo, mangan czy pierwiastki ziem rzadkich, moga wystepowa¢ w ro6znych
kolorach [16].

Poza naturalnym hydroksyapatytem wystepujagcym w organizmie, wyrédznic
mozna rowniez HAp minearalny oraz syntetyczny. Biologicznie utworzone ortofosforany
wapnia, zwane réwniez apatytem biologicznym (bioapatytem), stanowig podstawowy

sktadnik koSci i zebow u kregowcéw [17]. Bioapatyt rézni sie od stechiometrycznego
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hydroksyapatytu (HAp) swoja strukturg i wiasciwo$ciami. Charakteryzuje sie niskim
stopniem Krystalicznosci oraz brakiem idealnej stechiometrii (stosunek molowy Ca/P
hydroksyapatytu naturalnie wystepujacego w kosciach wynosi powyzej 1,67), co wynika
z licznych podstawien w sieci krystalicznej, gdzie jony typowe dla HAp (takie jak wapn
i fosfor) sg zastepowane innymi jonami, takimi jak weglan (CO37), s6d (Na*), magnez
(Mg?*), potas (K*), chlorek (CI7) i fluorek (F7). Te réznice sprawiajg, ze struktura apatytu
jest mniej stabilna, co z kolei zwieksza jego rozpuszczalno$¢ w pordéwnaniu do
syntetycznego, stechiometrycznego HAp. Dzieki swoim wtasciwoSciom, bioapatyt petni
w organizmie funkcje rezerwuaru sktadnikow mineralnych. Dodatkowo, jest obecny
takze w formacjach patologicznych, takich jak kamienie nerkowe czy zmiany
miazdzycowe [12], [13], [17].

Hydroksyapatyt charakteryzuje sie wysoka bioaktywnos$cig, wtasciwo$ciami
osteoindukcyjnymi [17], co oznacza, Ze wspomaga wzrost tkanki kostnej poprzez
aktywowanie procesu réznicowania sie komorek macierzystych w osteoblasty (komorki
budujace kosci). Ponadto, posiada wtasciwosci osteokondukcyjne [18], czyli zapewnia
warunKi sprzyjajace rozrostowi komérek kostnych i wigzaniu sie tkanki z powierzchnig
implantu nim pokrytego. HAp jest rOwniez biodegradowalny oraz nietoksyczny. Jednakze,
czysty hydroksyapatyt cechuje sie znaczng kruchos$ciag i niska wytrzymatoScia
mechaniczng. Ogranicza to jego zastosowanie w medycynie regeneracyjnej, szczegolnie

w przypadku implantéw kostnych, ktére musza przenosi¢ duze obciazenia [19].

2. Zlamanie i gojenie tkanki kostnej

Ztamanie jest przerwaniem ciggtosci kosci, do ktérego dochodzi wskutek dziatania
sit wiekszych od wytrzymatosci tkanki kostnej. Wystapienie takich sit w uktadzie
kostnym wynika najczes$ciej z urazow wysokoenergetycznych (np. upadku lub wypadku
komunikacyjnego), cyklicznych obcigzen zmeczeniowych, a takze osteoporozy lub innych
choréb uktadu kostnego [20]. W zaleznoSci od kierunku dziatajacych sit, a takze miejsca
ztamania (trzonu, nasady lub przynasady kos$ci), dochodzi do przemieszczenia sie
odtaméw kostnych lub ich zgniecenia. Ogélnie ztamania podzieli¢ mozna na [3]:

. otwarte lub zamkniete,
« wyréwnane lub z przemieszczeniem,

« proste lub skomplikowane.
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Niezaleznie od rodzaju ztamania, poza uszkodzeniem tkanki kostnej, réwnolegle

nastepuje uszkodzenie naczyn $roédszpikowych, ktére prowadzi do przerwania krazenia

srodkostnego, a co za tym idzie zatrzymaniem odzywania ko$ci oraz zatrzymaniem

mikrokrazenia w miejscu urazu. Ponadto dochodzi do przerwania nerwéw wnikajacych

do jamy szpikowej i uszkodzenia otaczajacych tkanek [21]. W ich nastepstwie rozpoczyna

sie szereg proceséw ogdlnoustrojowych, a takze lokalnych, ktére mozemy podzieli¢ na

trzy gtowne etapy (Rysunek 4):

L.

I1.

IL

Faza zapalna i proliferacyjna

W wyniku uszkodzen naczyn krwiono$nych w miejscu zlamania
zaobserwowa¢ mozna obrzek oraz krwiak pourazowy, ktéry prowadzi
do ograniczonego dostepu tlenu i obnizonego pH [20]. Wydzielajace sie
czynniki wzrostowe, powodujg wzrost oraz proliferacje fibroblastéw
i komorek pluripotencjalnych tkanki tacznej, co w ciggu kilku dni prowadzi
do powstania tkanki ziarninowej. Z kolei mobilizacja réznicowania sie
komoérek mezenchymalnych do osteoblastéw prowadzi do przerostu
chrzastki, a w konsekwencji tworzenia miekkiej kostniny i odnawiania
pierwszych naczyn krwiono$nych [22]. Na tym etapie formuje sie podstawa
strukturalna zregenerowanej tkanki kostnej, ktérg stanowig witokna
kolagenu z odtozonymi na nich krysztatami hydroksyapatytu [8].

Faza formowania sie kostniny

Rozpoczyna sie tworzenie kostniny widknisto-chrzestnej oraz wtdknisto-
kostnej, ktére jest efektem proliferacji i r6znicowania komdrek okostnej,
$rodkostnej oraz szpiku kostnego. Obecne w niej chondroblasty
wytwarzajg czynniki wzrostu, odpowiedzialne za synteze kolagenu typu I,
charakterystycznego dla chrzastki [22]. W dalszej fazie, za sprawg
tworzacych sie osteoblastow, dochodzi do syntezy kolagenu typu I
(typowego dla kosci), nastepuje mineralizacja chrzastki, ktéra zastagpiona
zostaje twarda kostning [23].

Faza przebudowy i modelowania

W konicowym etapie regeneracji tkanki kostnej dochodzi do przebudowy jej
struktury. Prowadzi ona do wzmocnienia oraz przywrdcenia wtasciwych
cech mechanicznych uformowanej kostninie poprzez proces usuwania

martwej tkanki kostnej i przebudowy nowo powstatej kosci. W zaleznoSci
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od warunkoéw fizjologicznych remodeling moze trwac od kilku miesiecy
do nawet kliku lat [3].

(A) Formowanie (B) Formowanie (C) Formowanie (D) Remodeling
krwiaka miekkiej kostniny twardej kostniny

Krwiak Kostnina

Nowe
naczynia
krwionosne

Okostna

Rysunek 4. Etapy leczenia ztamania kosci [22]

3. Metody leczenia ztaman

Prawidlowe gojenie w przypadku przerwania ciggtosci kosci jest procesem
ztozonym, ktory przebiega przy odpowiednim unieruchomieniu odtaméw w poczatkowej
fazie regeneracji, jednoczesnie z zapewnieniem odksztalcenia w zakresie sprezystym
w osi diugiej koSci podczas dalszych etapéw gojenia [24]. NiewtaSciwa przebudowa
iresorpcja kosci, wynikajaca z nieodpowiedniej stabilizacji, odgrywa istotng role
w wystepowaniu wielu stanéw klinicznych, do ktérych zaliczy¢ mozna m.in. uposledzone
gojenie ztaman [25]. Aby temu zapobiec nalezy odpowiednio dobra¢ metode leczenia
uzalezniong od rodzaju i miejsca ztamania. Wyrézniamy [26]:

« leczenie zachowawcze - polega na ustabilizowniu miejsca urazu za pomoca
gipsu lub ortezy, stosowane w przypadku ztaman prostych,

« leczenie operacyjne - odtamy kostne stabilizowane za pomocg implantéw,
m.in. drutow lub ptytek kostnych, sprawdzajace sie w przypadku ztaman
skomplikowanych, otwartych i przemieszczonych.

Do lat 60. XX w. panowato przekonanie, Ze najlepszym sposobem leczenia
operacyjnego zlaman jest stabilizacja bezwzgledna, ktora zapewniata pelne
unieruchomienie, a ich podstawa bylo anatomiczne ustawienie odtamoéw. Jednakze
obecnie, dzieki lepszemu poznaniu zagadnien biomechanicznych i biofizycznych zrostu
kostnego za najkorzystniejsze rozwigzania uznaje sie te wykorzystujace stabilizacje
wzgledng, pozwalajaca na pewien zakres elastycznosci odtaméw kostnych [27].

Plytki kostne sg najczesciej stosowanymi implantami w operacyjnym leczeniu

ztaman. Do ich zalet, zaliczy¢ mozna wystarczajacg stabilno$¢, rozumiang jako odporno$¢
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na rozciagganie, $ciskanie, skrecanie i zginanie [26]. Typowe procedury chirurgiczne
dla ptytek obejmuja konieczno$¢ stabilizacji wkretami docis$nietej bezposrednio
do powierzchni kos$ci metalowej ptytki. Technologia takiego mocowania wymaga
pelnego, anatomicznego unieruchomienia odtaméw kostnych oraz niewielkiej
traumatyzacji tkanek miekkich. Rozwigzaniem, ktéry umozliwia kompresje odtaméw
kostnych, sg dynamiczne ptytki kompresyjne DCP (ang. Dynamic Comperssion Plate).
Wadg ich stosowania jest duze obcigzenie i usztywnienie koSci, co prowadzito
do nieréwnomiernego rozktadu naprezen, a co za tym idzie degradacji tkanki kostnej,
na ktérag wptyw ma réwniez niedostateczne ukrwienie pod powierzchnia ptytki [27]. Aby
unikng¢ tego problemu, zmniejszono powierzchnie styku kosci z ptytka, poprzez zmiane
jej ksztattu. W ten sposéb opracowano dynamiczne ptytki kompresyjne z ograniczonym
kontaktem LC-DCP (ang. Limited Contact Dynamic Comperssion Plate), ktoére poprawiaja
ukrwienie ko$ci pod plytka oraz zapewniajq bardziej rownomierny rozktad naprezen
wzgledem ptytki DCP [28]. Konwencjonalne ptytki, ktore stabilizacje opierajg na sitach
tarcia dziatajacych na ptytke podczas mocowania wkretami i docisku w ztamaniach
przynasadowych i stawowych, majg ograniczong odporno$¢ na stosowane obcigzenia
w poréwnaniu z mocowaniem blokujgcym [27]. Ptytki blokowane LC-DCP s3 zalecane
do stosowania w sytuacjach anatomicznych ograniczen wprowadzania wkretow
kostnych, kosSci osteoporotycznych lub potrzeby podparcia odtamdéw pod statym katem.
W tym rodzaju zespolenia, przenoszenie obcigzen pomiedzy ptytka, a wkretami nie zalezy
od sity tarcia miedzy powierzchnig ptytki a powierzchnig kosci. Obecnie wiekszos$¢ ptytek
kostnych ma rozbudowang cze$¢ okotostawowsq i otwory blokujace, a chirurg moze
zdecydowac o rodzaju $ruby, np. blokujacej lub nieblokujacej, w zaleznosci od miejsca

i rodzaju ztamania [26], [27], [28].

Rysunek 5. A) Plytki kostne proste, B) ptytki kostne kqtowe [29]
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Mocowanie ztaman za pomocg ptytek kostnych ma na celu zapewnienie niezbednej
stabilno$ci mechanicznej na koncach ztamania, a wszelkie mikroruchy powinny by¢
unikane. Obecnie wiadomo jednak, ze mikroruchy na koncach ztamania moga
przyspieszy¢ gojenie sie ztamania, jednocze$nie zmniejszajgc ryzyko op6Znionego zrostu
lub jego catkowitego braku. Na tej podstawie opracowano nowe podejScie do stabilizacji
odtaméw podczas leczenia operacyjnego [27]. Gojenie ztaman poprzez sztywne
unieruchomienie osigga sie poprzez pierwotny zrost kostny, podczas gdy stabilizacja
bez kompresji opiera sie na aktywacji wtérnego zrostu kostnego. W takich warunkach
ztamanie goi sie szybciej, a wyleczona tkanka kostna ma lepsze wtasciwosci mechaniczne.
Na bazie tej koncepcji powstata nowa metoda leczenia ztaman, minimalnie inwazyjna
przezskorna osteosynteza ptytkowa (MIPPO) (ang. Minimally Invasive Percutaneous Plate
Osteosynthesis). Takie rozwigzanie promuje przyspieszenie gojenia, nie wplywa
negatywnie na ukrwienie kosci. Ponadto dzieki zastosowaniu matoinwazyjnej metody

ograniczone zostaje uszkodzenie tkanek miekkich [30].

-’

Rysunek 6. Schemat matoinwazyjnej przezskdrnej osteosyntezy ptytkowej MIPPO [31]

Gwozdzie $rodszpikowe s3a implantami najczesciej stosowanymi w przypadku
zespolen koSci dtugich. Umieszczane sg w kanale szpikowym, przez co w ograniczony
sposob wplywaja na tkanki miekkie wokot ztamania [32]. Z tego powodu gwozdzie
Srddszpikowe moga by¢ skuteczniejsza metoda leczenia u pacjentow z przewlektymi
chorobami wspotistniejagcymi, poniewaz te grupy pacjentow sa bardziej narazone
na powiktania pooperacyjne. Umozliwiajg stabilne unieruchomienie ztaman trzonu kosci
zwczesng mobilizacja stawéw i obcigzaniem konczyn, przyczyniajac = sie

do przyspieszenia rekonwalescencji. W przypadku ztaman wymagajacych wiekszej
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stabilizacji, mozliwe jest wprowadzenie $rub blokujacych, prostopadle do kosci [33].
Stosowane gwozdzie Srddszpikowe majg przekroje o réznych ksztattach, ktére moga by¢
otwarte lub zamkniete. Wraz z dilugos$cia gwozdzia, determinuje to jego sztywnosc¢.
W przypadku gwozdzi blokowanych, w przenoszeniu obcigzen w znacznym stopniu
uczestniczg tez wkrety kostne. W potaczeniu z dziataniem srodowiska korozyjnego, w tym
miejscu moze dochodzi¢ do zniszczenia zespolenia poprzez ztamanie lub odksztatcenie

plastyczne [34], [35].

Rysunek 7. GwoZzdzie srédszpikowe [36]

Ze wzgledu na wymagania wytrzymato$ciowe stawiane implantom
wykorzystywanym do zespolen i stabilizacji odtaméw kostnych, wykonywane s3 one
gtownie z biomateriatdw metalowych. Ze wzgledu na konieczno$¢ przenoszenia obcigzen
w obrebie tkanki kostnej i materiatu, biomateriat metalowy powinien charakteryzowac
sie wlasno$ciami mechanicznymi zblizonymi do wtasnos$ci mechanicznych kosci [35].
Czas przebywania w organizmie oraz zachodzace w nim procesy metaboliczne,
bakteriologiczne oraz odpornosciowe warunkujg konieczno$¢ dobrej odpornosci
korozyjnej implantéw w Srodowisku ptynéw ustrojowych. Ponadto przy wyborze
materiatu na stabilizator kostny nalezy zwrdcic¢ takze szczeg6lng uwage na wtasciwosci
osteokonduktywne powierzchni, gdyz implanty przeznaczone do czasowego
przebywania w organizmie nie powinny indukowa¢ nadmiernego narastania
powierzchni tkanka kostna. Sytuacja taka doprowadzi¢ moze do traumatyzacji tkanki
podczas usuwania implantu [34], [37].

Stali zaczeto uzywac do produkc;ji ptytek kostnych juz w latach 30. XX wieku [27].

Sposroéd nich, stale austenityczne, szczegdlnie typ 316L, najczesciej znajduja
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zastosowanie jako materiat na implanty ze wzgledu na najlepsza odpornos¢ korozyjna,
wytrzymato$¢ zmeczeniowa, plastyczno$¢, obrabialno$¢ i wtasciwosci paramagnetyczne
w poréwnaniu do innych gatunkéw stali (Tabela 1). Implanty wykonane ze stali 316L
zapewniajg wystarczajagce mocowanie fragmentéw ztamania. Jednak jej modut Younga
znacznie przewyzsza modul Younga kosci korowej. Ponadto stal nie wykazuje
wystarczajgcej odpornosci korozyjnej w srodowisku ptynéw ustrojowych ze wzgledu
na obecno$¢ jonéw chlorkowych i biatek [35].

W poréwnaniu ze stalg, stopy tytanu charakteryzujg sie nizszym modulem
sprezystosci, wyzsza wytrzymatoscia, biokompatybilnoscig oraz wyzsza odpornoscig na
korozje wzerowa w organizmie. To przyczynito sie do ich szerokiego zastosowania jako

materialy do stabilizacji kostnej.

Tabela 1. Poréwnanie wartosci modutu Younga wybranych materiatéw metalowych z kosciq

korowgq [35]
Materiat 316L Ti6Al4V Ti6Al7Nb Kos¢ korowa
Modut
193 112 110 10-30
Younga [GPa]

Ze wzgledu na wysoka biokompatybilno$¢ oraz warto$ci modutu Younga zblizone
do modutu Younga tkanki kostnej, podejmowane byly badania polimeréw jako
materialéw na implanty ortopedyczne. Jednakze ich gléwnym ograniczeniem sg niskie
wtasnosci mechaniczne, ktére moga by¢ niewystarczajgce do zapewnienia odpowiedniej
stabilizacji odtamoéw kostnych, w szczeg6lnosci kosci ditugich. Mimo to, znalazty

zastosowanie w chirurgii szczekowo-twarzowej [38].

4. Zakazenia okotowszczepowe

[stotnym problem zwigzanym z operacyjnym leczeniem ztaman sg zakazenia
okotowszczepowe [39]. Inicjujga je drobnoustroje, ktére kolonizuja powierzchnie
implantu tworzac na niej biofilm [40]. W jego wyniku dochodzi do powstania stanu
zapalnego, poczatkujacego proces resorpcji tkanki kostnej w okolicy zastosowanego
stabilizatora. Prowadzi to do =zaburzenia prawidtowej stabilizacji odtamoéw,
a w konsekwencji nieprawidtowego lub catkowitego braku zrostu oraz zakazen
systemowych. W duzej mierze rozwoj infekcji zalezy od wtasciwoSci materiatowych
implantu oraz stanu chorego [39]. Sposréd wtasciwosci powierzchni implantow majacych

wptyw na adhezje bakterii wymieni¢ mozna zwilzalno$¢ powierzchni, sktad chemiczny
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oraz chropowato$¢. Wykazano, ze rozwojowi biofilmu na stabilizatorach sprzyja wysokie
rozwiniecie powierzchni oraz jej hydrofobowy charakter [41]

Leczenie zakazen okotowszczepowych obejmuje ogdlnoustrojowa lub miejscowa
antybiotykoterapie, oczyszczenie powierzchni implantu i otaczajacych go tkanek
z biofilmu bakteryjnego oraz usuniecie stabilizatora. Wybér odpowiedniego
postepowania uzalezniony jest $ciSle od stopnia zaawansowania zakazenia
oraz stabilno$ci zespolenia [42]. Procedury te nie zawsze sg skuteczne. Wynika to z faktu,
ze tworzace biofilm bakterie posiadaja bardzo wysoka odporno$¢ na Srodki
bakteriobdjcze, a ponadto zmienione zapalnie tkanki ograniczaja penetracje leku
w miejsce wszczepu [43].

Z tego powodu po przeprowadzonym zabiegu implantacji, zalecane jest wdrozenie
profilaktycznej, ogélnoustrojowej farmakoterapii, ktéra wedtug niektérych badan obniza
ryzyko zakazenia do 5% [44]. Skutecznos$¢ profilaktyki zakazen okotowszczepowych
w duzej mierze zalezy od szybkosci jej wdrozenia, miejsca ztamania oraz wielkoSci rany
[39]. Obserwuje sie bowiem drastyczny wzrost ryzyka infekcji po operacji w przypadku,
gdy podczas zlamania doszto do powaznego uszkodzenia tkanek miekkich (nawet 10-

50%) [44].

5. Modyfikacje powierzchni stopow tytanu

Niska warto$¢ modutu Younga stopéw tytanu, zblizona najbardziej sposrod
wszystkich materiatow metalowych do modutu sprezystosci kosci, wysoka odpornos¢
korozyjna w Srodowisku tkankowym, biokompatybilno$¢, duza wytrzymatos¢ wzgledna
Rm/p, decyduja o ich szczegb6lnej uzytecznoSci w zastosowaniach na implanty
do zespolen kostnych [45].

Stopy tytanu mozna sklasyfikowac¢ jako jednofazowe a, dwufazowe a+[ oraz
jednofazowe (3, co opiera sie na ich strukturze w stanie stabilnym [35]. Stopy dwufazowe
a+[ oraz jednofazowe 3 powstajg poprzez podgrzanie materiatu do temperatury, w ktérej
istnieje odpowiednia faza. Jednakze, z uwagi na niestabilnos$¢ fazy 3 w temperaturze ciata
cztowieka, niezbedne jest dodanie pierwiastkéw stabilizujacych te faze, takich jak wanad,
molibden, niob, zelazo czy chrom. W medycynie najczesciej stosuje sie stopy dwufazowe,
do ktérych nalezg m.in. Ti6Al4V i Ti6Al7Nb [46].

Stopy tytanu charakteryzujg sie zdolno$cig do samopasywacji, co przektada sie na

ich wyjatkowg odporno$¢ na korozje. Proces ten prowadzi do spontanicznego tworzenia
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cienkiej, kilku nanometrowej warstwy pasywnej, zbudowanej z tlenkéw. Zewnetrzna
cze$¢ tej warstwy sktada sie z amorficznego dwutlenku tytanu (TiO2), natomiast
wewnetrzna zawiera niestechiometryczne tlenki TiO2-x[34], [45], [47]. Warstwa pasywna
wykazuje zdolno$¢ do odbudowy po uszkodzeniach mechanicznych lub w wyniku
oddziatywania agresywnego Srodowiska. Oprocz tlenkéw tytanu, zawiera ona niewielkie
iloSci tlenkéw glinu i wanadu lub niobu, w zaleZnosci od sktadu stopu. Ich obecno$¢ moze
jednak prowadzi¢ do niekorzystnych reakcji w organizmie, takich jak cytotoksycznos$¢
wywotana przez wanad czy osteomalacja spowodowana dziataniem glinu [48]. Z tego
powodu, bezwanadowy stop Ti6Al7Nb zyskuje przewage nad Ti6Al4V.

Opisane powyzej skutki obecnosci jonéw glinu w warstwie pasywnej sg jednym z
powodow dynamicznego rozwoju dziedziny modyfikacji powierzchni stopdw, ktorej
celem jest poprawa biozgodnosci oraz wtasciwosci fizykochemicznych. Technologie
stosowane w obrdébce powierzchniowej mozna ogolnie podzieli¢ na metody mechaniczne,
chemiczne i fizyczne [49]. W zaleZznoSci od wybranej metody mozliwe jest uzyskanie
réznych efektow, takich jak: zwiekszenie odpornosci na S$cieranie, podniesienie
odpornosci na korozje, poprawa mechanicznego kontaktu miedzy implantem a tkanka
kostng, poprawa przewodnictwa elektrycznego i magnetycznego, zwiekszenie
biokompatybilnosci oraz bioaktywnoSci, a takze skrdcenie czasu gojenia po wszczepieniu
implantu [50].

Poza istotng poprawg biozgodnosci, z punktu widzenia przydatno$ci na implanty
do osteosyntezy istotne jest roOwniez zapewnienie pozgdanego sposobu oddzialywania
powierzchni materiatu na tkanke kostng. Na ktéra wptyw bedzie miata zwilzalno$¢
irozwiniecie powierzchni, a takze sktad chemiczny warstwy wierzchniej [37].
Niezaleznie od tego, kazda modyfikowana warstwa wierzchnia powinna
charakteryzowac sie [51], [52]:

. odpowiednig wytrzymatoscig,

. odpowiednig funkcjonalnoScig,

. mozliwoscia sterylizacji,

. niewielka gruboscia, aby nie wptywac¢ na ksztalt i parametry mechaniczne

implantu,

. odpowiednig adhezja,

. jednorodnoscia.
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Zastosowanie obrébki mechanicznej, takiej jak szlifowanie, polerowanie czy tez
piaskowanie (obrébka strumieniowo-Scierna), pozwala na otrzymanie powierzchni
0 pozadanej topografii, ktéra to determinowac bedzie oddzialywanie implantu z tkanka
kostng [53]. Przyktadowo, aby umozliwi¢ przyrastanie tkanki kostnej nalezy zapewnic
wysoka  chropowato$¢ powierzchni. Jedna z najpopularniejszych  metod
wykorzystywanych w inzynierii biomedycznej jest piaskowanie czgsteczkami wegliku
krzemu, tlenkiem glinu, dwufazowymi fosforanami wapnia, a takze czasteczkami
hydroksyapatytu z fosforanami wapnia [54]. Prowadzi to do wzrostu chropowatos$ci
oraz umocnienia warstwy wierzchniej, a takze zmiany jej sktadu chemicznego. Otrzymane
wten sposob powierzchnie charakteryzuja sie dobrymi  wtasciwoS$ciami
osteoindukcyjnymi [50]. Powierzchnie o nizszych wartosciach chropowatosci
powierzchni  >1um, uzyskane na drodze polerowania elektrolitycznego
lub mechanicznego, sprzyjaja natomiast wzrostowi wtasciwosci osteokonduktywnych
[37], [55].

Opisany rodzaj modyfikacji stanowi najczesciej obrébke wstepng, po ktérych
nastepujg kolejne etapy przygotowania powierzchni. Obecnie najczestsza koncowa
modyfikacje stanowi proces utleniania anodowego. Uzyskanie warstwy pasywnej TiO2
o kontrolowanych wtasnos$ciach mozliwe jest poprzez sterowanie parametrami procesu,
do ktorych zalicza sie: sktad chemiczny elektrolitu, pH elektrolitu, temperature, napiecie
pradu, gestos¢ pradu, warunki hydrodynamiczne oraz czas trwania procesu [56]. Sktad
chemiczny wykorzystywanej kapieli decydowac¢ bedzie w duzej mierze o sktadzie
powstajacej warstwy pasywnej, co pozwala na poprawe bioaktywnosci, badZ przeciwnie,
w zaleznos$ci od dobranych sktadnikéw. Po utlenianiu anodowym w kapielach na bazie
kwasu H3P04, w warstwie pasywnej obecne s3 fosforany, co prowadzi do otrzymania
powierzchni bardziej bioaktywnej w poréwnaniu do powierzchni uzyskanych w innych
kapielach [57].

Po procesie utleniania anodowego zachodzi poprawa odpornosci na korozje
wzerowa, ktora jest proporcjonalna do zastosowanego napiecia. Jednakze obnizeniu
ulega wytrzymato$¢ zmeczeniowa [56], [58]. Wartos$¢ uzytego podczas procesu napiecia
wptywa na grubos$¢ warstwy, a takze jej morfologie. Ponadto grubo$¢ warstwy pasywnej,
od ktérej zalezy otrzymany efekt kolorystyczny (Rysunek 8), rosnie szybciej
w elektrolitach o odczynie kwasowym niz zasadowym [59]. Zastosowanie napiecia

mniejszego od 40 V prowadzi do uzyskania warstwy nanorurek, ktoéra korzystna jest dla

19



dobrego przylegania czasteczek hydroksyapatytu do podtoza. W ten sposéb powstaje
znacznie silniej zwigzana i stabilniejsza warstwa [60]. W czasie prowadzania procesu
utleniania plazmowego mozliwe jest wykorzystywanie pragdu o napieciu wyzszym niz
150V [61], natomiast w przypadku utleniania iskrowego stosowane jest pulsacyjne
napiecie w zakresie 200 - 500 V [62]. W wyniku obu tych proceséw otrzymuje sie
warstwy porowate o zrdéznicowanej, w zaleznosci od warunkéw procesow, wielkosci
poréw [63]. W celu otrzymania jednorodnej warstewki, dziedziczacej topografie podtoza,
nalezy przeprowadzi¢ natomiast proces przy Srednich wartosciach napiecia. Przy takich
warto$ciach otrzymana warstwa pasywna dziedziczy topografie powierzchni,
nie prowadzac do jej duzego rozwiniecia jak w przypadku wczeS$niejszych procesow,

co wpltywa korzystnie na wiasnosci osteokonduktywne stopu tytanu [34].

*
AN

Rysunek 8. GwoZdzie srodszpikowe blokowane o roznej grubosci warstwy pasywnej po utlenianiu
anodowym [64]

Zastosowanie powtoki DLC (ang. Diamond Like Carbon), nanoszonej metoda CVD
lub PVD, poprawia odporno$¢ na $cieranie, zuzycie oraz wzrost twardos$ci powierzchni
stopu tytanu [65], [66]. Podobnie wzrost wtasnosci tribologicznych osiggna¢ mozna
poprzez azotowanie i wegloazotowanie powierzchni w procesach jarzeniowych,
co zapewnia réwniez poprawe odpornosci korozyjnej oraz wzrost twardosci [34].

Poprawe wtasnos$ci stopow tytanu uzyska¢ mozna réwniez przez naktadanie
powtok metodg ALD (Atomic Layer Deposition), ktéra pozwala na uzyskanie cienkich
nanometrycznych powtok, dziedziczacych topografie powierzchni [67]. Zastosowanie
powtoki ZrOz poprawia odporno$¢ korozyjng stopu Ti6Al7Nb, obnizajac jego
zwilzalno$¢ [68]. Podobny wptyw obserwuje sie w przypadku powtoki TiO2z [69], [70].
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Ponadto, niezaleznie od iloSci zastosowanych cykli naktadania, powtoka nie powoduje
zmiany chropowato$ci powierzchni [69]. Dodatkowo stosowanie powtok ZrOz oraz TiOz,
sprawia, ze implant posiada wtasciwos$ci antybakteryjne i przeciwdrobnoustrojowe [71],
[72], [73], co moze pozwoli¢ ograniczy¢ ryzyko infekcji po implantacji.

Czesto wykorzystywang metoda modyfikacji powierzchni stopéw tytanu jest
nakitadanie powtok hydroksyapatytowych. Takie potgczenie prowadzi do poprawy
biokompatybilnosci oraz odpornosci korozyjnej stopéw tytanu, jednoczesnie niwelujac
problem niewystarczajacych wiasnosSci mechanicznych HAp w zastosowaniach
na implanty kostne [74], [75]. Powtoka HAp, natozona na powierzchnie stopéw tytanu,
stanowi bariere dla przenikajacych do $rodowiska tkankowego jonoéw pierwiastkow
stopowych. Badania biologiczne wykazaty korzystny wptyw powtok na przebieg procesu

regeneracji tkanki kostnej [76].

Rysunek 9. Powtoka HAp na podtozu ze stopu tytanu metoda zol-zel [77]

6. PowloKki polimerowe

Materiaty polimerowe s3 grupa materiatdw najczeSciej wykorzystywanych
w medycynie. Szerokie spektrum przeznaczenia materiatéw polimerowych wynika
z mozliwos$ci dostosowywania ich wlasnos$ci poprzez zmiane masy czasteczkowej, sktadu
chemicznego, uporzadkowania struktury czy typu przytaczonych grup funkcyjnych [78].
Ponadto na witasciwoSci polimerow wptywaja rowniez metody ich syntezy
oraz przetwarzania. Materiaty polimerowe powstaja na drodze polimeryzacji, czyli
reakcji chemicznej, w ktérej monomery tacza sie w czasteczki o budowie tancuchowej
(polimery). Ze wzgledu na przebieg procesu oraz rodzaj monomeru, polimeryzacje mozna
zaklasyfikowac jako addycyjng lub kondensacyjng [79], [80]. Zaré6wno ws$rdd polimeréw
naturalnych, jak isyntetycznych, wyr6zni¢ mozna materialy niedegradowalne,
bioresorbowalne oraz biodegradowalne [81]. Polimery biodegradowalne to takie, ktore

w  wyniku dzialania czynnikéw biologicznych (mikroorganizméw, komorek
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lub enzymoéw) ulegajg degradacji na drodze hydrolizy, degradacji enzymatycznej,
fotodegradacji lub oksydodegradacji [82]. Skutkiem zachodzacych proceséw jest rozpad
czasteczki polimeru na nieszkodliwe dla organizmu monomery. Z kolei produktami
degradacji polimeréw bioresorbowalnych sa czasteczki naturalnie wystepujace
w organizmie. Degradacja hydrolityczna to zlozony proces, ktérego pierwszy etap
stanowi pobranie wody, po Kktérym nastepuje rozerwanie wigzan estrowych
z autokatalizg lub bez oraz dyfuzja i uwalnianie rozpuszczonych meréw [79].

Jednym z kluczowych powodéw wykorzystywania powtok polimerowych jest
poprawa biokompatybilno$ci materiatow poditoza [83]. Zastosowanie hybrydowe;j
powtoki PCL/TiOz na podtozu tytanowym, nie tylko poprawita jego biozgodnos¢, ale takze
bioaktywno$c¢ oraz dziatanie przeciwdrobnoustrojowe (S. aureus), co moze by¢ przydatne
w zapobieganiu potencjalnym zakazeniom [84]. Powtoka ze zmieszanego kwasu
garbnikowego (TA) i glikolu polietylenowego (PEG), osadzona metoda zanurzeniowa
nastop Ti, zminimalizowata adhezje bakterii, zapobiegta tworzeniu sie biofilmu
i zmniejszyta przyleganie ptytek krwi [85].

Poprawe odpornosci korozyjnej stentéw ze stopéw magnezu, uzyskano poprzez
zastosowanie, zarowno powtoki PLGA, jak i PLA. Ponadto powtoka PLA wykazuje
biozgodnos$¢ [86]. Odporno$¢ korozyjng poprawia tez polimer pseudopeptydowy
naniesiony na stent ze stali 316L [87].

Powtoki z biodegradowalnych powtok polimerowych, poza poprawg wtasciwosci
implantu, moga stanowi¢ takze matryce do uwalniania substancji leczniczych. W tym
kontekscie, jednym z najwazniejszych zagadnien projektowania wtasciwosci powtok
polimerowych jest degradacja, czyli czeSciowy rozktad polimeru na produkty o duzych,
lecz mniejszych od wyjsciowego polimeru, masach czasteczkowych. Czynnikami
inicjujacymi degradacje moga by¢ oddziatywania fizyczne (naprezenia, ciepto,
promieniowanie wysokoenergetyczne) jak i chemiczne (tlen, agresywne media) [88].
Szybkos$¢ degradacji uzalezniona jest od [89]:

. zwilzalnos$ci polimeru - zwigzki hydrofilowe degradowac¢ beda szybciej niz

hydrofobowe,

. stopnia uporzadkowania - struktury krystaliczne degraduja wolniej

od struktur amorficznych. Wptyw na uporzadkowanie struktury maja

parametry procesu polimeryzacji oraz stosowane w nich katalizatory,
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. masy czasteczkowej - wraz ze wzrostem masy czasteczkowej polimeru

wzrasta szybko$¢ degradacji,
. stopnia rozwiniecia powierzchni w odniesieniu do objetosci materiatu -
im mniejszy tym degradacja polimeru przebiega wolniej,

« obecnosci dodatkéw niskoczasteczkowych, Kktéra przyspiesza szybkos$¢
degradacji poprzez tworzenie drég dyfuzji wody do wnetrza polimeru
w miejscu wymytych dodatkéw.

Wsrod materiatléow polimerowych szerokie zastosowanie w medycynie posiada
poli(laktyd-ko-glikolid) = (PLGA) ze wzgledu na jego biokompatybilnosé
i biodegradowalno$¢ [90]. PLGA jest liniowym kopolimerem, ktéry moze by¢ wytwarzany
wréznych proporcjach miedzy sktadowymi monomerami kwasu mlekowego
i glikolowego (Rysunek 10) [91]. PLGA o niskiej masie czasteczkowej mozna uzyskac
przez kopolimeryzacje kwasu mlekowego i glikolowego z otwarciem pierscienia. PLGA
o wyZszej masie czasteczkowej moze byC syntetyzowany przy uzyciu tego samego
procesu z wykorzystaniem katalizatorow [92]. W procesie polimeryzacji kolejne
jednostki monomeryczne kwasu glikolowego i mlekowego s taczone ze sobg wigzaniami

estrowymi, w wyniku czego powstaje amorficzny poliester PLGA [93].
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Rysunek 10. Wzor poli(laktyd-ko-glikolidu) (PLGA) [94]

W poréwnaniu z polimerami kwasu mlekowego, poli(kwasem mlekowym)
i poli(kwasem glikolowym), PLGA pozwala na wiekszg kontrole szybkosci degradaciji.
Ponadto moze by¢ zastosowany w formie skafoldow, powtok, wtokien lub sfer [95], [96],
[97].

Wytrzymatos$c¢ oraz szybkos¢ degradacji PLGA zaleza w duzej mierze od jego masy
czasteczkowej oraz dtugosci tancucha. Zwiekszajac jego mase molekularng mozna

spowolni¢ degradacje od kilku tygodni do nawet kilku miesiecy [98], [99]. Sktad
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kopolimeru (a doktadniej stosunek kwasu mlekowego i glikolowego) jest réwniez
waznym czynnikiem wptywajacym na degradacje PLGA [93]. Kwas mlekowy jest bardziej
hydrofobowy niz kwas glikolowy, co sprawia, ze kopolimery PLGA bogate w laktyd sa
mniej hydrofilowe, absorbujg mniej wody, a w zwigzku z tym wolniej ulegaja degradacji
[100], [101].

Oprécz masy czasteczkowej i sktadu kopolimeru, PLGA moze podlegac¢ kilku
modyfikacjom koncowym (takim jak estrowe zamkniecie wolnej grupy koncowej kwasu
karboksylowego), ktore znaczaco wptywaja na jego koncowe wtasciwosci
fizykochemiczne [102]. PLGA zakonczony estrem moze degradowac wolniej nawet o kilka
tygodni w poréwnaniu z bardziej hydrofilowym PLGA zakonczonym kwasem, ktory ma
podobng mase czasteczkowag i sktad kopolimeru [93]. Ponadto PLGA moze by¢
funkcjonalizowany poprzez wprowadzanie grup hydroksylowych, aminowych
i karboksylowych, ktére bedg decydowac o jego zwilzalnosci, a w konsekwencji kinetyce
degradacji [103]. Szerokie spektrum mozliwos$ci kontrolowania kinetyki degradacji PLGA
decyduje o jego wysokiej przydatnosci jako systemu doprowadzajacego leki, zapewniajac
mozliwo$¢ dopasowania ich uwalniania do zastosowania.

Istnieje wiele doniesien o skuteczno$ci stosowania powtoki PLGA jako matrycy
dostarczajacej substancje aktywne [104]. Zanurzenie elektrod implantu $limakowego
wroztworze PLGA, zawierajagcym lek - deksametazon, pozwala na uwalnianie
go w sposdb ciaggty, tym samym niwelujac ryzyko infekcji wewnatrzslimakowej [105].
Powtoka PLGA pozwala takze na uwalnianie w sposob kontrolowany streptokin [106].
Stosowanie powtoki PLGA zawierajgcej indometacyne, jako substancje aktywng,
na implancie tytanowym, zapewnito trwate, kontrolowane uwalnianie leku, jednocze$nie
poprawiajac biokompatybilnos$¢ stopu [104].

Wspomniany wczes$niej deksametazon (DEX) (Rysunek 10) jest syntetycznym
glikokortykosteroidem, fluorowang pochodna prednizonu o dtugotrwaltym i silnym
dziataniu przeciwzapalnym, przeciwalergicznym i immunosupresyjnym [107]. Ponadto
DEX jest nie tylko immunomodulatorem i $rodkiem przeciwzapalnym, ale takze lekiem
osteogennym stosowanym w eksperymentalnych hodowli komérkowej w celu indukc;ji
proliferacji i dojrzewania ludzkich komérek macierzystych szpiku kostnego [108], [109]
oraz zwiekszenia mineralizacji macierzy zewnatrzkomorkowej osteoblastow [110],
[111]. Z tego powodu jego wykorzystanie w implantach do stabilizacji zrostu kostnego

wydaje sie obiecujace.
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Rysunek 10. Wzér deksametazonu [112]

7. Metody nakladania powtok polimerowych

Istnieje wiele metod nanoszenia powtok polimerowych, ktérych parametry moga
decydowac o koncowych wtasciwosciach uzyskanej powtoki. Wsréd najpopularniejszych
wymieni¢ mozna: spin coating, metode zanurzeniowa (dip coating), zol-zel, polimeryzacje
plazmowg oraz natryskiwanie (np. ultradZwiekowe).

Metoda spin coatingu stosowana jest do wytwarzania cienkich warstw
materiatéw organicznych na ptaskich powierzchniach [113]. Przebiega ona w czterech
etapach: osadzanie, przyspieszanie, wirowanie i odparowanie (Rysunek 11).
W pierwszym etapie materiat jest osadzany na stole obrotowym, ktéry nastepnie jest
przyspieszany do zadanej predkosci obrotowej, w ktorej wiruje przez okres$lony czas.
Roztwor naniesiony na stot obrotowy jest rozprowadzany za pomoc3 sity odSrodkowe;j.
Wysoka predkos$¢ wirowania powoduje przerzedzenie warstwy. Po tym etapie nastepuje
suszenie natozonej warstwy [114]. Wysoko lotne sktadniki sg usuwane z podtoza przez
parowanie lub suszenie, a nisko lotne sktadniki roztworu pozostaja na powierzchni
podtoza [115]. Grubo$¢ osadzonej warstwy jest kontrolowana przez lepkos¢ roztworu
powlekajacego i predkos$¢ obrotowa [116]. Do gtéwnych wad tej metody zaliczy¢ mozna
ograniczenie wielko$ci nanoszonego elementu oraz duze straty materiatowe (ok. 95-

98%) [117].

25



(iii) (iv)

Rysunek 11. Schemat procesu spin coatingu [115]

Polimeryzacja plazmowa to proces, w ktéorym reakcja polimeryzacji jest
inicjowana przez plazme, ktéra jest zwykle wykorzystywana do selektywnego osadzania
molekut lub rodnikéw funkcjonalnych [118]. Proces ten sktada sie z dwdch etapow:
wspomaganego plazma chemicznego osadzania z fazy gazowej i polimeryzacji podczas
osadzania, ktéra obejmuje aktywacje poprzez interakcje miedzy czasteczkami fazy
gazowej i plazmy, a nastepnie osadzanie na podtozu [119]. Polimeryzacja plazmowa jest
procesem wykorzystywanym do otrzymywania cienkich powtok polimerowych
o wysokich masach czasteczkowych bezposrednio na powierzchni podtoza[120].

Metoda zol-Zel, znajduje szerokie zastosowanie w osadzaniu cienkich powtok,
umozliwiajgc dobra kontrole ich skladu chemicznego. Zolem nazywa sie zawiesine
koloidalng czasteczek stalych w cieczy, natomiast Zel jest efektem jego koagulacji,
w wyniku ktdrej powstaje struktura sieci przestrzennej, uniemozliwiajgca swobodne
przemieszczanie cieczy [50]. Caty proces podzieli¢ mozna na nastepujace etapy: hydroliza
i polikondensacja, Zelowanie, starzenie, suszenie, zageszczenie i Kkrystalizacja. Wsrod
technik nanoszenia powtok metoda zol-zel wyr6zni¢ mozna pokrywanie natryskowe,
przez zanurzenie, wirowe oraz przez nanoszenie kropli (Rysunek 12). Natomiast
na parametry otrzymanej powtoki znaczacy wptyw ma to w jakich warunkach przebiega
zelowanie materiatu [121]. Gt6wnym atutem powtok nanoszonych metoda zol-zZel jest

osiaggniecie dobrych wiasnosci adhezyjnych otrzymanej powtoki do podtoza.
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Rysunek 12. Nanoszenie powtok: 1) przez zanurzenie [122], 2) metodq wirowq [123]

Natryskiwanie powlok realizowa¢ mozna réznymi metodami. Jedng z nich jest
natryskiwanie ultradzwiekowe (Rysunek 13). Do nanoszenia wykorzystywany jest
polimer w stanie cieklym, ktory moze stanowi¢ roztwor, zol lub zawiesina [124]. Ciecz
doprowadzona do dyszy jest najpierw rozbijana przez ultradzwieki na mgietke drobnych
kropel, a nastepnie wtej postaci rozpylana jest réwnomiernie na nanoszong
powierzchnie. WtasciwoSci otrzymanej powtoki moga by¢ w Scisty sposob kontrolowane
przez parametry procesu, do ktorych zalicza sie miedzy innymi czestotliwo$¢ i moc
ultradzwiekow, predkos¢ przeptywu roztworu, predkos¢ przesuwu gtowicy, odlegtos¢
miedzy dysza, a nanoszong powierzchnig [125]. Zdecydowang przewaga tej metody nad
innymi jest duza wydajno$¢ i niewielkie straty materiatowe. Ponadto pozwala ona na
otrzymywanie powtok o grubosciach kontrolowanych nie tylko parametrami procesu,
ailoscig natry$nietych warstw, mozliwe jest takze wytworzenie powtok o strukturze

kanapkowej [126].
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Rysunek 13. Schemat natryskiwania ultradZwiekowego [127]
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Podsumowanie przegladu literatury

Analiza literatury wykazuje, Ze z powodu odpowiednich wtasciwosci
mechanicznych, a takze dobrej odpornosci korozyjnej w $rodowisku tkankowym
cztowieka, stopy tytanu s3g jednymi z czeSciej stosowanych biomateriatéw na implanty
do osteosyntezy. Przez wiele lat uwazano je za materiaty biokompatybilne. Jednakze
zgodnie z najnowsza wiedza, produkty ich degradacji, ktorymi sg jony pierwiastkow
stopowych, powodowa¢ moga niepozadane reakcje okotowszczepowe oraz alergiczne.
Ze wzgledu na neurotoksyczno$¢ wanadu, coraz wieksza popularno$¢ zyskuje stop
Ti6Al7Nb. Niemniej jego pierwiastki stopowe, w szczegdlnosci glin, rowniez nie sa
obojetne dla organizmu cztowieka. Z tego powodu obecnie gtéwnym kierunkiem badan
sa metody modyfikacji ich powierzchni, ktérych zadaniem jest ograniczenie tego
niekorzystnego zjawiska. W tym celu najczes$ciej stosuje sie utlenianie anodowe, ktore
pozwala na otrzymanie warstwy wierzchniej, ktérg stanowia gtéwnie tlenki tytanu.
Whiasciwos$ci warstwy pasywnej, w szczeg6lnosci grubo$¢, topografia i zwilzalnosé
powierzchni oraz jej sktad chemiczny zalezg od parametrow procesu. Do parametréow
tych zalicza sie warto$¢ napiecia, gesto$¢ pradu, temperature, czas trwania procesu oraz
oczywiScie witasciwosci stosowanej kapieli (sktad chemiczny, temperatura, pH) jak
rowniez warunki hydrodynamiczne.

Problemy ze stosowaniem stopow tytanu na stabilizatory kostne mogtby zostac
rozwigzany poprzez zastgpienie ich biomateriatami o wyzszej biokompatybilnosci,
do ktérych nalezy grupa materiatow polimerowych. Prowadzone s3 prace, ktérych celem
jest opracowanie systeméw stabilizacji z polimeréw biodegradowalnych. Ich niewatpliwg
zalete moze stanowi¢ brak konieczno$ci reoperacji, ktéry wynika z catkowitej degradacji
materiatu w Srodowisku tkankowym. Istnieje jednak duze ryzyko, ze takie polimerowe
systemy nie bytyby w stanie zapewni¢ odpowiedniej stabilizacji odtamoéw kostnych przez
caty okres trwania leczenia, ze wzgledu na spadek wtasno$ci mechanicznych nastepujacy
wraz z niedostatecznie kontrolowang degradacjg polimeru. W nastepstwie braku
stabilnos$ci ztamania, moze dochodzi¢ do obluzowan, ktore skutkujg nieprawidtowym lub
catkowitym brakiem zrostu. W takim przypadku konieczne sg kolejne zabiegi, aby
oczyS$ci¢ miejsce ztamania z resztek implantu oraz na nowo ustabilizowa¢ odtamy kostne

z wykorzystaniem metalowego systemu stabilizacji.
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Stusznym zatem wydaje sie potaczenie tych dwoch materiatéw, poprzez
zastosowanie materiatu polimerowego jako powtoki na implant ze stopu tytanu. W ten
spos6b metalowy rdzen zapewni odpowiednig stabilizacje ztamania przez wymagany
czas. Z kolei powltoka polimerowa speinia¢ bedzie funkcje bariery, ograniczajac
przenikanie jonéw pierwiastkow stopowych do sSrodowiska tkankowego.

Dotychczas prowadzone prace wskazujg, ze poli(laktyd-ko-glikolidu) PLGA jest
materiatem o wysokiej biokompatybilnosci, znajdujacym szerokie zastosowanie
w medycynie. Analiza danych literaturowych wskazuje, ze jako powtoka na stopach
tytanu poprawia ich odpornos¢ korozyjng oraz biokompatybilno$¢, skutecznie obnizajac
ilo$¢ jondw przenikajgcych do sSrodowiska tkankowego.

Jednym z najpowazniejszych probleméw operacyjnego leczenia ztamania,
niezaleznie od stosowanego systemu stabilizacji odtaméw kostnych, jest ryzyko
zakazenia okotowszczepowego, ktére wystepuje w przypadku 7-12% ztaman otwartych.
Inicjowane sg one miedzy innymi przez drobnoustroje kolonizujagce powierzchnie
implantu, tworzgc na nim biofilm. Powstanie stanu zapalnego prowadzi do resorpcji
tkanki kostnej, co w konsekwencji moze spowodowac¢ obluzowanie implantu i utrate
stabilizacji miejsca ztamania. Ponadto zakazenie przyczynia sie do nieprawidtowego
zrostu lub jego braku oraz zakazenia systemowego. Prowadzi to do wydtuzenia czasu
hospitalizacji oraz pogorszenia jakoSci zycia pacjenta. Leczenie obejmuje najczesciej
ogolnoustrojowg antybiotykoterapie, ktora ze wzgledu na utrudniong penetracje leku do
tkanek zmienionych zapalnie wykazuje obnizong skuteczno$¢. Wieksze powodzenie
leczenia uzyska¢ mozna poprzez dostarczenie antybiotyku bezposrednio w miejsce
zakazenia. Profilaktyczna antybiotykoterapia zalecana przy operacyjnym leczeniu
ztamania, wprawdzie obniza ryzyko wystgpienia zakazenia do 5%, jednak nie likwiduje
go catkowicie, jednocze$nie dziatajagc ogélnoustrojowo.

Problem zakazen okotowszczepowych mozna ograniczy¢ stosujac do osteosyntezy
implany z powloka polimerowa, zawierajaca substancje aktywng o dziataniu
przeciwdrobnoustrojowym, bedzie ona zapobiega¢ zakazeniu przez miejscowe
dostarczenie leku, unikajac koniecznos$ci ogdlnoustrojowej antybiotykoterapii.
Dodatkowo umieszczony w powloce hydroksyapatyt, dzieki swoim wtaSciwoSciom
osteokonduktywnym, moze stymulowac zrost kostny. Szczegdlnie istotne wydaje sie to
w przypadku na przyktad zlaman kosci osteoporotycznych lub wielopoziomowych.

Ze wzgledu na przebieg procesu leczenia zrostu kostnego, HAp powinien dostarczany by¢
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przede wszystkim w drugim etapie, w fazie formowania sie kostniny. Taki efekt mozna
osiggnaé przez stworzenie powtoki o strukturze kanapkowej, ktéra w zewnetrznej
warstwie zawiera¢ bedzie lek, a w wewnetrznej hydroksyapatyt.

Powtoka polimerowa na powierzchni implantéw stosowanych do stabilizacji
odtaméw kostnych powinna charakteryzowac sie ciggtoscia, dobra adhezja do podtoza,
jednorodnoscig wtasciwosci fizycznych i chemicznych oraz nie powinna inicjowac reakcji
cytotoksycznych. Powinna ogranicza¢ uwalnianie jonéw pierwiastkéw stopowych do
srodowiska tkankowego oraz degradowa¢ w sposdb kontrolowany, zapewniajac ciggte,
state uwalnianie substancji. Ponadto istotne jest by wykazywata wtasciwosci
osteokonduktywne, na ktére wplywaja miedzy innymi zwilzalno$¢ oraz chropowatos$¢
powierzchni.

W literaturze opisywane sg powtoki polimerowe, uwalniajace leki, do zastosowan
na implanty do osteosyntezy. Natomiast nadal brak jest danych dotyczacych powtok,
ktére zawieraja réwnocze$nie substancje aktywne oraz hydroksyapatyt. Ponadto
w aspekcie opisywanych powlok niewiele jest réwniez prac reprezentujacych
kompleksowe podejscie, ktére obejmuje jednoczes$nie zaréwno badania wtasciwosci

fizykochemicznych, jak i badania wtasciwosci biologicznych.
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II. BADANIA WLASNE

1. Cel i teza pracy

Stopy tytanu znajdujg szerokie zastosowanie jako implanty w ortopedii
i traumatologii. Pomimo wieloletniego przekonania o ich petnej biozgodnos$ci, obecny
stan wiedzy wskazuje, ze uwalniajgce sie z ich powierzchni, w wyniku degradacji, jony
pierwiastkéw stopowych moga powodowac niepozadane reakcje okotowszczepowe oraz
og6lne. Z tego powodu obecnie jednym z gléwnych kierunkéw badan w dziedzinie
inzynierii biomateriatéw jest modyfikowanie powierzchni implantéw, w celu poprawy
ich biokompatybilnosci. Obok biozgodnosci wykorzystywanych na implanty materiatow,
istotnym problem zwigzanym z operacyjng stabilizacjg ztaman jest ryzyko zakazenia
okotowszczepowego, ktére w znaczny sposob wptywa na sukces leczenia. Analiza danych
literaturowych wskazuje, Ze zastosowanie powtoki polimerowej na powierzchni stopu
tytanu, ogranicza uwalniania jonéw z powierzchni oraz poprawia ich biokompatybilno$¢
i odporno$¢ korozyjng. Implanty pokryte biodegradowalnym polimerem moga ponadto
stanowi¢ no$nik do uwalniania substancji aktywnej, dostarczajac antybiotyk
bezposrednio w miejsce ztamania. Wcigz jednak niewiele jest danych opisujgcych
wykorzystanie w takich powtokach hydroksyapatytu, a takze kompleksowej oceny ich
witasciwosci fizycznych i chemicznych, ktére maja wplyw na osteokonduktywnos$¢
implantu. Wtasciwosci osteokonduktywne implantéw sg szczego6lnie istotne w przypadku
stosowania czasowej stabilizacji.

Na podstawie analizy literatury oraz wynikdw badan wiasnych, dotyczacych
modyfikowania powierzchni stopéw tytanu przez naktadanie powtok polimerowych,

sformutowano cel pracy.

Celem pracy jest ocena wtasciwosci fizycznych i chemicznych biodegradowalnych powtok
polimerowych, zawierajqcych hydroksyapatyt oraz substancje aktywnq, naniesionych

na powierzchnie stopu Ti6Al7Nb wykorzystywanego na implanty do osteosyntezy.

Opracowanie procesu wytwarzania powlok na biomateriatach i weryfikacja ich

przydatnosci do zastosowan Kklinicznych naleza do zagadnien inzynierii biomedyczne;.
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Aby zrealizowa¢ przedstawiony cel opracowano metodologie wytworzenia oraz oceny
wtasnosci fizycznych, chemicznych oraz biozgodnosci naniesionej na stop tytanu powtoki.

Na podstawie analizy literaturowej sformutowano nastepujaca teze pracy:

Poprawa biokompatybilnosci implantéw ze stopu Ti6Al7Nb oraz wspomaganie procesu
regeneracji tkanki kostnej jest mozliwe przez zastosowanie biodegradowalnych powtok

polimerowych, zawierajqcych hydroksyapatyt i substancje aktywngq.

W celu weryfikacji postawionej tezy opracowano plan badawczy przedstawiony
na schemacie blokowym (Rysunek 14). Do badan wykorzystano stop Ti6Al7Nb,
na powierzchnie ktérego naniesiono powtoke z PLGA o strukturze kanapkowej, ktora
zawiera hydroksyapatyt i substancje aktywng (deksametazon). Stop Ti6Al7Nb wybrano
jako materiat powszechnie wykorzystywany w ortopedii i traumatologii. Na materiat
powltoki wytypowano dobrze scharakteryzowany w literaturze polimer PLGA. HAp
wybrano zpowodu jego wtasciwosci osteokonduktywnych oraz bioaktywnych.

Natomiast wybo6r deksametazonu uwarunkowany byt jego przeciwzapalnych dziataniem.
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Ocena materiatu

podioza badania sktadu chemicznego

Opracowanie
warunkow procesu

naniesienie powtoki polimerowej na podtoze
metodg natryskiwania ultrdzwiekowego

@

badania adhezji powtoki do podtoza
badania zwilzalnosci

badania topografii powierzchni
badania sktadu fazowego

badania zmiany molekularnej polimeru

Ocena witasnosci
fizycznych i chemicznych

badania EIS
* badania odpornosci na korozje wzerowg
* badania uwalniania jonoéw

Ocena wiasnosci
elektrochemicznych

-

Ocena wtasnosci » badania cytotoksycznosci
biologicznych ¢ badania cytokin prozapalnych

Rysunek 14. Schemat programu badarn

2. Material do badan

Do badan wykorzystano probki ze stopu tytanu Ti6Al7Nb w postaci krazkow
o $rednicy 25 mm i gruboSci 1 mm, ktérych skitad chemiczny zostal przedstawiony
w Tabela 2. Sktad chemiczny oraz witasnosci wytrzymatoSciowe zastosowanego stopu

spelniaty zalecania normy ISO 5832-11 [128].

Tabela 2. Sktad chemiczny stopu Ti6AI7Nb

Stezenie pierwiastkow [%]

Al Nb C Fe N 0 Ta Ti

Analiza
6,18 6,97 0,006 0,14 0,005 0,17 <0,001 | reszta

wytopu

Prébki Ti6Al7Nb przygotowano, stosujagc wstepna obrébke powierzchniowa, na
ktdra sktadato sie kolejno szlifowanie, piaskowanie oraz utlenianie anodowe (Tabela 3).
Po kazdym etapie modyfikacji krazki czyszczono ultradzwiekowo w 96% roztworze

alkoholu etylowego, przez t = 10 min, w temperaturze pokojowe;j.
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Tabela 3. Warunki wstepnej obrébki powierzchniowej

Obrobka powierzchniowa Warunki procesu

papiery $cierne SiC o ziarnistosci: 180, 300, 500, 800, sita

Szlifowanie
nacisku 5N, t = 3 min na kazdej gradacji papieru
Piaskowanie kulki szklane SiOz o $rednicy 70 - 120 um, t = 2 min
elektrolit Titan Color (POLIGRAT GmbH) na bazie kwasu
Utlenianie anodowe fosforowego i siarkowego, pH = 0,5 + 0,6, napiecie 97 V,

temperatura pokojowa, t = 2 min

2.1. Modyfikacja powierzchni

W kolejnym etapie powierzchnie stopu tytanu po wstepnej obrobce
powierzchniowej poddano modyfikacji poprzez naniesienie powloki polimerowe;j.
Powtoke osadzano metodg natryskiwania ultradzwiekowego z wykorzystaniem
urzadzenia ExactaCoat (SonoTek) wyposazonego w gtowice Impact. Metoda ta umozliwia
generowanie ultradZwiekéw o okreSlonej czestotliwosci, ktére rozbijaja roztwor
polimeru, tworzac aerozol rozpylany na modyfikowang powierzchnie.

Do wytworzenia powtoki zastosowano poli(laktyd-ko-glikolid) PLGA o udziale
komonomeréw 85:15, zsyntezowany na drodze polimeryzacji z otwarciem pierScienia
glikolidu (Purac) i D,L-laktydu (Purac) w Centrum Materiatéw Polimerowych
i Weglowych Polskiej Akademii Nauk w Zabrzu. D,L-laktyd wstepnie oczyszczono przez
rekrystalizacje z bezwodnego octanu etylu, a nastepnie wysuszono w piecu prézniowym
w temperaturze pokojowej. Polimeryzacje prowadzono poczatkowo w temperaturze
T =130°C przez 24 godziny, a nastepnie w temperaturze T = 120°C przez 48 godzin
w atmosferze argonu, uzywajgc acetyloacetonianu cyrkonu (IV) (Sigma Aldrich) jako
nietoksycznego inicjatora reakcji. Mase molowa (Mn) otrzymanego polimeru oznaczono
metodg chromatografii zelowej GPC (chromatograf Physics SP 8800, detektor: Shodex SE
61), ktéra wynosi Mn = 74 kDa.

W kolejnym etapie, w celu uzyskania powtoki o strukturze kanapkowe;j,
przygotowano trzy rézne roztwory:

I. 1% roztwér PLGA w chlorku metylenu (Sigma Aldrich),
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II. 1% roztwor PLGA w chlorku metylenu, zawierajacy hydroksyapatyt (Sigma Aldrich)
w ilo$ci 20% wagowych polimeru,

I1I. 1% roztwoér PLGA w chlorku metylenu, zawierajacy deksametazon (Merck) w iloSci
20% wagowych polimeru.

Parametry nanoszenia (Tabela 3.), zawarto$¢ HAp, oraz ilo$¢ tworzacych powtoke
warstw (ilo$§¢ warstw odpowiada liczbie pojedynczych natry$niec¢), zostaty opracowane
na podstawie przeprowadzonych wcze$niej przez autorke badan wstepnych [129], [130].
Powtoki nanoszono jedynie na jedng strone probek.

Do badan wykorzystano trzy rodzaje probek:

e probki utleniane anodowo - Ti6Al7Nb

e probki utleniane anodowo z naniesionymi 15 warstwami poli(laktyd-ko-
glikolidu) - PLGA (Rysunek 15a),

e probki utleniane anodowo z naniesionymi: 15 warstwami poli(laktyd-ko-
glikolidu) zawierajagcymi HAp, 2 warstwami poli(laktyd-ko-glikolidu) oraz
5 warstwami poli(laktyd-ko-glikolidu) zawierajagcymi deksametazon -
HAp+DEX (Rysunek 15b).

Zastosowanie warstwy przejsciowej w postaci PLGA, wynika z delaminacji
powtoki, ktoéra zaobserwowana zostata podczas bezposredniego naktadania warstwy

zawierajgcej deksametazon na powtoke z hydroksyapatytem.

Ei} b) PLGA+DEX

Rysunek 15. Schemat warstw naniesionych na powierzchnie stopu Ti6AlI7Nb, a) PLGA, b) HAp+DEX

Tabela 4. Parametry procesu nanoszenia powtok na powierzchnie stopu Ti6AlI7Nb

Parametry nanoszenia
Czestotliwo$¢ ultradzwiekow 60 kHz
Moc ultradZwiekow 1,5W
Predkos¢ przeptywu roztworu 1 cm3/min
Predkos¢ przesuwu gtowicy 5mm/s
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Cis$nienie kurtyny powietrza 2 Pa

Po zakonczonym procesie nanoszenia prébki pozostawiono do wysuszenia
na 48 godzin w temperaturze otoczenia. Ostatnim etapem przygotowania probek byta

sterylizacja radiacyjna przeprowadzono z energig 10 MeV i dawka 25 kGy.

2.2. Ekspozycja na roztwor PBS

W celu okres$lenia wptywu warunkéw symulujacych s$rodowisko ptynow
ustrojowych na analizowane prébki poddano je ekspozycji na dziatanie roztworu PBS
(producent) (ang. Phosphate Buffered Saline) opH = 7,4 (Tabela 5) w temperaturze
T = 37+1°C. Kazda probke moczono w 0,1 dm3 roztworu przez okres trzech, szeSciu
i dziewieciu tygodni. W celu ekspozycji na roztwor jedynie powierzchni prébek

z naniesionymi powtokami zastosowano specjalne uchwyty.

Tabela 5. Sktad roztworu PBS

Skladnik Stezenie [mol/dm?3]
NaCl 0,14
KCl 0,0027
Jony fosforanowe (P043-) 0,01

3. Metodyka badan

3.1. Badania skladu chemicznego warstwy wierzchniej

W celu okreslenia wptywu warunkéw modyfikacji powierzchni stopu Ti6Al7Nb
przeprowadzono badania sktadu warstwy wierzchniej. W wyniku utleniania anodowego
na powierzchni stopow tytanu dochodzi do wytworzenia warstwy pasywnej, ktorej sktad
chemiczny zalezy od rodzaju pierwiastkéw stopowych. Ponadto warstwa wierzchnia
moze zawieraC pierwiastki wchodzace w skiad stosowanych S$cierniw oraz kapieli.
Do okres$lenia sktadu chemicznego warstwy pasywnej badanego stopu wykorzystano
rentgenowska spektrometrie fotoelektronow (XPS, X-ray photoelectron spectroscopy).

Badania XPS przeprowadzono przy uzyciu spektrometru Prevac wyposazonego
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w monochromatyzowane Zrédto promieniowania rentgenowskiego Al Ka o energii
wzbudzenia 1486,6 eV i dwuwigzkowy neutralizator tadunku. Do kalibracji skali energii
wigzania analizatora (BE) wybrano gtéwny sktadnik C 1s i przypisano go do
BE = 284,6 eV [131], [132]. Trawienie probki wigzka jonow Ar* ze statg szybkosciag
rozpylania pozwolito uzyska¢ chemiczny profil gtebokosci.

Dane XPS zostaly skwantyfikowane przy uzyciu oprogramowania CASA XPS.
Dopasowanie piku przeprowadzono gtéwnie przy uzyciu krzywej iloczynu Gaussa (70%)
i Lorentza (30%) (GL) po odjeciu tta typu Shirley’a. W przypadku sktadnikéw
metalicznych wptyw asymetrii zostat uwzgledniony w postaci funkcji LA, w ktorej
skorygowano rozrzut ogona Lorentza po jednej stronie sktadnika [133]. Niepewno$¢

okreslonej pozycji sktadnika XPS oszacowano na 0,07 eV.

3.2. Badania morfologii powierzchni

Badania morfologii powierzchni przeprowadzono z wykorzystaniem:
. mikroskopii swietlnej

Do badan uzyto mikroskopu cyfrowego Leica DVM6. Zdjecia powierzchni
wykonano przy powiekszeniach 40x dla prébek w stanie wyjSciowym oraz po ekspozycji
na dziatanie roztworu PBS.

. skaningowej mikroskopii elektronowej (SEM)

Powierzchnie probek analizowano za pomocg skaningowego mikroskopu
elektronowego (SEM, ang. scanning electron microscope) Quanta 250 FEG (Thermo Fisher
Scientific), pracujagcego w warunkach niskiej prozni (80 Pa) i napieciu przyspieszajacym
10 kV z elektronéw wtornych zbieranych przez detektor duzego pola. Obserwacje
przeprowadzono dla préobek w stanie wyjsciowy i po ekspozyciji.

« profilometrii optycznej

Badania przeprowadzono za pomoca profilometru optycznego Leica DCM8
metoda réznicowania konfokalnego. Zastosowano zielone Swiatto i powiekszenie 20x.
Analizowany obszar wynosit 880 um x 660 pm w kazdym pomiarze. Uzyskane wyniki
zostaly przeanalizowane przy uzyciu oprogramowania Leica Map Premium. Wyznaczono
parametry Ra i Sa zgodnie z zaleceniami normy ISO 25178 [151]. Badania wykonano

dla prébek w stanie wyjSciowym oraz po moczeniu w roztworze PBS.
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3.3. Badania zwilzalnosci powierzchni

Badania zwilzalno$ci powierzchni przeprowadzono metoda siedzacej kropli.
Pomiary kata zwilzania (®) przeprowadzono za pomocg tensjometru optycznego
Attension Theta Flex (Biolin Scientific) i analizowano za pomoca oprogramowania
OneAttension. Testy przeprowadzono przy uzyciu wody destylowanej o wielkoSci kropli
1,5 mm3. Pomiar rozpoczat sie 15 s po osadzeniu kropli i trwat 60 s z czestotliwoScig
probkowania 1 Hz. Analize kata zwilzania przeprowadzono dla prébek w stanie

wyj$ciowym oraz po ekspozycji na dziatanie roztworu PBS.

3.4. Badania adhezji powloki do podloza

Badania przyczepnosci powtok polimerowych do podioza przeprowadzono
metodg scratch test, przy uzyciu otwartej platformy CSM, wyposazong w MicroCombi
Tester (Anton Paar). Do testow wykorzystano diamentowy stozek Rockwella. Sita
obcigzenia wzrastata od 0,03 do 30 N. Predkos¢ obcigzenia byta stata i wynosita 10 N/min,
predko$¢ przesuwu stolu 1 mm/min, a dlugos¢ zarysowania 3 mm. Ze wzgledu
na trudnosci w oszacowaniu sity krytycznej (Fn), powodujacej catkowite uszkodzenie
powtoki, za pomocg obserwacji mikroskopowych, zaproponowano poréwnanie
uzyskanej sity tarcia w funkcji diugosci zarysowania dla prébek niepowlekanych
i powlekanych. Pierwszy punkt przeciecia krzywych potraktowano jako moment
przerwania ciggtoSci powtoki [134].

Ponadto w celu jako$ciowego okreslenia adhezji powtoki polimerowej
do metalowego podtoza oraz jej jednorodnosci zastosowano skaningowa mikroskopie
akustyczng (SAM, ang. scanning acoustic microscopy). Badania przeprowadzono przy
uzyciu mikroskopu skaningowego KSI Evo II. Testy wykonano zuzyciem glowicy
szafirowej o czestotliwosci 75 MHz w trybie skanowania powierzchni C-scan i tomografii
akustycznej w trybie X-scan, natomiast medium sprzegajace stanowila woda
demineralizowana o pH 7,4. Badania zostaty przeprowadzone w temperaturze
pokojowej. Skany wykonano dla zewnetrznej powierzchni powtoki, w jej wnetrzu
i na granicy faz metalowe podtoze-polimer. Ocenie adhezji powtoki do podtoza zaréwno
metodg scratch testu, jak i SAM, poddano prébki w stanie wyjSciowym oraz po moczeniu

w roztworze PBS.
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3.5. Badania skladu fazowego

Badania sktadu fazowego przeprowadzono metoda dyfrakcji rentgenowskiej
(XRD, ang. X-ray diffraction) przeprowadzono przy uzyciu dyfraktometru D8 Advance
(Bruker, Karlsruhe, Niemcy) z katoda Cu-Ka (A=1,54 A) pracujacego przy napieciu 40 kV
i pradzie 40 mA. Szybkos$¢ skanowania wynosita 0,60°/min z krokiem skanowania 0,02°
w zakresie od 5° do 90° 20. Identyfikacje dopasowanych faz przeprowadzono za pomoca
programu DIFFRAC.EVA z wykorzystaniem Otwartej Bazy Danych Krystalograficznych
(COD) i bazy danych Miedzynarodowego Centrum Danych Dyfrakcyjnych (ICDD PDF#2),
natomiast doktadne parametry sieci i wspotrzedne atomowe dopasowanej fazy obliczono
za pomocg dopasowania Rietvelda w programie TOPAS 6, w oparciu o teorie Williamsona-
Halla [135], [136]. W opisie profili linii dyfrakcyjnych przy dopasowaniu Rietvelda
wykorzystano funkcje pseudo-Voigta. Parametry Rwp (ang. weighted-pattern factor), Rexp
(ang. expected R factor) i GOF (ang. goodness-of-fit) zostaty uzyte jako numeryczne
kryteria jako$ci dopasowania krzywej modelowanej do eksperymentalnych danych
dyfrakcyjnych [137]. Ksztatty pikéw, parametry sieci krystalicznej, rozmiar Krystalitow
i odksztalcenie sieci krystalicznej byty dopasowywane jednocze$nie [135], [136], [138].
Po uzyskaniu wstepnego dopasowania, do analizy wigczono pozycje atomowe
i ostatecznie izotropowe wspoétczynniki temperaturowe, w celu uzyskania doktadnego
dopasowania krzywej modelowej do krzywej eksperymentalne;j.

Ze wzgledu na specyficzny rodzaj badanej powtoki, opartej na fizycznej
mieszaninie bioresorbowalnego polimeru i hydroksyapatytu, oraz gtebokos$¢ penetracji
promieniowania rentgenowskiego, ktdra jest wieksza niz grubos¢ powtoki, zastosowano
wtasng metodologie. Probke wyjSciowa przebadano pieciokrotnie i obliczono zawartos$¢
wagowg wszystkich faz krystalicznych metoda Rietvelda. Pozwala to okresli¢ $redni

udziat wagowy czastek HAp w prébce poczatkowej i Sledzi¢ jej zmiany podczas degradacji

powtoki.
3.6. Badania elektrochemicznej spektroskopii
impedancyjnej
Pomiary elektrochemicznej spektroskopii impedancyjnej (EIS,

ang. Electrochemical impedance spectroscopy) przeprowadzono przy uzyciu

potencjostatu-galwanostatu =~ PARSTAT 4000A z  analizatorem  odpowiedzi
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czestotliwosciowej (Ametek). Oprogramowanie VersaStudio 2.62.2 zostato wykorzystane
do sterowania konfiguracjg testowa. Do badan wykorzystano uktad tréjelektrodowy,
sktadajacy sie z elektrody odniesienia, ktérej funkcje spetniania nasycona elektroda
kalomelowa (SCE ang. Saturated Calomel Electrode) z kapilarg Lugina, przeciwelektrody
w formie platynowanej ptytki tytanowej o powierzchnia czynnej ok. 9,5 cm? oraz
elektrody roboczej, ktérg stanowita prébka. Pomiary prowadzono w roztworze PBS
(Tabela 5) w temperaturze 37°C. Powierzchnia probki wystawionej na dziatanie
elektrolitu wynosita 0,283 cm?2. W pierwszym etapie badania mierzono potencjat obwodu
otwartego (Eocp) przez 1 godzine. Nastepnie, po ustabilizowaniu sie potencjatuy,
przeprowadzono EIS przy Eocp z sygnalem sinusoidalnym o amplitudzie 10 mV RMS,
zakresie czestotliwosci (f) 100 000-0,01 Hz i 5 punktach na dekade. Badaniom poddano
probki w stanie wyjSciowym oraz po 3, 6 i 9 tygodniach przebywania w roztworze.

Dla kazdego badanego wariantu wykonano 4 ré6wnolegte pomiary.

3.7. Badania odpornosci na korozje wzerowa

Badania odpornosci korozyjnej przeprowadzono metoda potencjodynamiczng
z wykorzystaniem potencjostatu AUTOLAB PGSTAT302N z oprogramowaniem Nova 2.1.
Do badan wykorzystano tréjelektrodowy uktad, sktadajacy sie z elektrody odniesienia,
ktorej funkcje spetniania elektroda chlorosrebrowa (Ag|AgCl w 3M KCl) z kapilarg Lugina,
przeciwelektrody w postaci drutu platynowego oraz elektrody roboczej, ktora byta
prébka. Pomiary prowadzono w roztworze PBS (Tabela 5) w temperaturze 37°C.
Powierzchnia probki wystawionej na dziatanie elektrolitu wynosita 4,9 cm?Z.
W pierwszym etapie badania mierzono potencjat obwodu otwartego (Eocp) przez
1 godzine. Po ustabilizowaniu sie potencjatu rozpoczeto rejestracje krzywych
potencjodynamicznych, przebiegajaca trojetapowo:
I Rejestracja krzywej od potencjatu Estart = Eocr - 200 mV do potencjatu Estop = Eocp +
200 mV, z szybkoScig skanowania 0,1 mV/s. Na podstawie zarejestrowanej krzywej
metodg Sterna wyznaczono potencjat korozyjny Ekor,
II Rejestracja krzywej od potencjatu Estart = Eoce — 100 mV do potencjatu Estop = Eocp +
100 mV, z szybko$cig skanowania 0,1 mV/s. Na podstawie zarejestrowanej krzywej

metodg Tafela wyznaczono opdr polaryzacyjny Ry,
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III Rejestracja krzywej potencjodynamicznej od potencjatu Estart = Eoce - 100 mV
do osiaggniecia wartos$ci potencjatu E = 2V lub gestos$ci pradu j = 1 mA/cm?, po ktérym
nastepowata zmiana kierunku polaryzacji. Szybko$¢ skanowania wynosita 0,3 mV/s.

PoIill etapie, by powrdci¢ do stanu rownowagi, przez 15 min ustalano potencjat otwarcia

Eocp.

3.8. Badania przenikalnosci jonow

Analize ilo$ci jonow metali, ktére przeniknety do roztworu z powierzchni
badanych prébek przeprowadzono metodg emisyjnej spektrometrii atomowej z plazma
wzbudzong indukcyjnie (ICP-AES, ang. Inductively coupled plasma atomic emission
spectroscopy). W badaniach wykorzystano spektrometr emisyjny JY 2000 firmy Jobin-
Yvon. Wyznaczono stezenie jonéw Ti, Al i Nb. Ponadto w celu okreslenia kinetyki
uwalniania HAp, analizowano ilo$¢ jon6w Ca oraz P. Krzywe wzorcowe opracowano dla
materialéw wzorcowych firmy Merck. Badaniom poddano roztwory po przetrzymywaniu
w nich probek przez okres 3, 61 9 tygodni.

Otrzymane wyniki przedstawiono jako gesto$¢ jonéw uwalnianych z jednostki
powierzchni stosujac nastepujace przeliczenie:

d = (227) x 1000 (1)
gdzie:

d - gesto$¢ jonow uwalnianych z powierzchni [pg/cm?],

ppp - ilo$¢ jondw w roztworze,

V - objetos¢ roztworu,

s — pole powierzchni prébki.

3.9. Badania zmiany masy molekularnej polimeru

W  celu zdeterminowania degradacji badanych powtok polimerowych,
przeprowadzono analize zmiany masy molowej (Mn) metoda chromatografii Zelowej
(GPC, ang. Gel Permeation Chromatography) z wykorzystaniem chromatografu Physics SP
8800, wyposazonego w detektor: Shodex SE 61. Na podstawie otrzymanych wynikéw

wyznaczono procentowy ubytek masy (WL%), zgodnie z nastepujacym rownaniem:
WL(%) = 242 % 100% 2)
0

gdzie:
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Wo - masa poczatkowa,
Wary - masa konicowa materiatéw suszonych pod préznig, az do osiggniecia state;j

masy.

3.10. Badania cytotoksycznoSci

Badanie cytotoksycznoSci zostato przeprowadzone metodg bezposrednia zgodnie
znorma ISO 10993-5:2009 [152] na fibroblastach ludzkich dermalnych NHDF (PromoCell
C-12302). Jako medium wykorzystano suplementowany PromoCell Fibroblast Growth
Medium 2 wzbogacony antybiotykami (Sigma Aldrich Antybiotic Antymicotic Solution).
W celu zapewnienia wiarygodno$ci statystycznej z kazdego rodzaju probki wykorzystano
3 sztuki. Jako materiat odniesienia wykorzystano polistyren (PS). Znad prébek przed
wybarwieniem pobrane zostalo medium hodowlane w celu oceny poziomu
dehydrogenazy mleczanowej (LDH, ang lactate dehydrogenase). LDH jest
cytoplazmatycznym enzymem uwalnianym po rozerwaniu btony komoérki nekrotyczne;j
lub apoptycznej, dlatego jego aktywnos$¢ mierzy sie w celu wykrycia cytotoksycznego
dziatania materiatéw lub czynnikéw srodowiskowych.

Zywotno$¢ komoérek zostata oceniona po 48-godzinnej inkubacji przy uzyciu
mikroskopii fluorescencyjnej. W barwieniu komoérek zastosowano FDA (tetraoctan
fluoresceiny) i PI (jodek propidyny). Lipofilowy FDA przenika przez nienaruszong btone
komorkowa w zywym i aktywnym metabolicznie Srodowisku. Dioktan jest rozktadany
przez esterazy komorkowe na fluoresceine - substancje lipofobowa. Fluoresceina
gromadzi sie w cytoplazmie zywych komoérek i ma charakter substancji fluorescencyjne;j.
Substancja po osSwietleniu niebieskim Swiattem daje zielony sygnal. Jodek propidyny
jednak przenika wewnatrz komdrki tylko w przypadku naruszenia ciggtosci btony
komorkowej. Po wprowadzeniu do cytoplazmy oznacza on kwasy nukleinowe,
a po wzbudzeniu zielonym $wiattem barwi jadro komorki nekrotycznej na czerwono.
Badania prowadzono przy wykorzystaniu skaningowego mikroskopu konfokalnego Carl

Zeiss Exciter 5.

3.11. Badania cytokin prozapalnych

Badanie iloSciowej reakcji zapalnej przeprowadzono z wykorzystaniem testow
Invitrogen Cytokine ELISA kits (Thermo Fisher), zawierajacych receptory

najistotniejszych cytokin prozapalnych. Do badan zostat wykorzystany nadsacz z hodowli
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fibroblastow L1929, ktére zostaly wyhodowane do peilnej konfluencji. Pomiaréw
dokonano metodg kolorymetryczng za pomocg spektrofotometru Elisa (Thermo Fisher).
Podstawa kolorymetrycznych metod oznaczania jest zalezno$¢ miedzy absorbancja,

a stezeniem oznaczanego sktadnika w badanym roztworze.

4. Wyniki badan

4.1. Skiad chemiczny warstwy wierzchniej

Szczego6towa analiza widm zarejestrowanych podczas badan warstwy wierzchniej,
metodg XPS, wytworzonej w wyniku utleniania anodowego stopu Ti6Al7Nb umozliwita
okreslenie jej sktadu chemicznego.

Analiza profilu Ti wykazata, ze gltowny metaliczny sktadnik stopu nie jest
dominujacy na powierzchni probki (czas trawienia 0 min) (Rysunek 16). Tytan osiggnat
tam stezenie okoto 3%, podobnie do stezenia powierzchniowego glinu. Jednak wraz
z gtebokoscig warstwy, udziat Ti wzrastat wyktadniczo, osiggajac stabilng warto$¢ okoto
15% dla czasu trawienia jonami Ar* w zakresie 25-130 min. Dalszy wzrost gtebokoSci
wykazal stopniowe zwiekszenie zawartoS$ci tytanu do stezenia okoto 20%. Podczas
silnego wzrostu zawarto$ci Ti, steZenie glinu zmniejszyto sie. Po 25 minutach trawienia
stezenie Al oscylowato wokét 1-2%. Nastepnie ponownie wzrosto do okoto 3,5%
na gtebokos$ci odpowiadajacej wytrawianiu 260-360 min. Wykazano, ze stezenie niobu
byto niewielkie w poréwnaniu z innymi gtéwnymi sktadnikami stopu. Pozostato ono na

statym poziomie 0,2% od powierzchni do glebokosci warstwy uzyskanej po 160 min
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trawienia. Przy dtuzszym trawieniu zawarto$¢ Nb zaczeta stopniowo wzrasta¢, osiggajac

ok. 2% przy maksymalnym czasie trawienia.
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Rysunek 16. Stezenie tytanu, glinu i niobu w warstwie wierzchniej w funkcji czasu trawienia Ar+

Gtownym sktadnikiem warstwy okazat sie tlen, osiagajac stezenie okoto 60-65%
dla gtebokosci odpowiadajacej przedziatowi 4-260 min trawienia jonami Ar* (Rysunek
17). Warto$¢ ta zmniejszyta sie nieznacznie o kilka procent w ciggu kolejnych 100 minut
oddziatywania jonow. Jedynie powierzchnia charakteryzowata sie nizszg zawartos$cia
tlenu (okoto 45%) spowodowang prawdopodobnie obecnos$ciag nadmiaru wegla, ktora
wynosita prawie 34%. Warto$¢ ta drastycznie spadta po zaledwie kilku minutach
trawienia jonowego (do ok. 10%), a nastepnie systematycznie spadata do 2% przy
maksymalnym czasie trawienia. Krzem, podobnie jak tlen, wykazywat nizsze stezenie na
powierzchni (okoto 7%) niz w glebszych obszarach warstwy wierzchniej. Pozostaje ono

na statym poziomie okoto 15% dla catego zakresu czasu trawienia.
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Rysunek 17. Stezenie wegla, tlenu i krzemu w warstwie wierzchniej w funkcji czasu trawienia Ar+

Fosfor i wapn wykazywaly najwyzsze stezenie na powierzchni, odpowiednio okoto
3,5% i 2,5% (Rysunek 18). Udziat tych pierwiastkow stopniowo zanikat do gtebokoSci
odpowiadajgcej 30 minutom trawienia. Profil siarki zachowywat sie podobnie. Osiggnat
maksymalng warto$¢ okoto 1% na powierzchni i stopniowo zanikat po 35 minutach
trawienia. S6d byt szczatkowy w stezeniu okoto 0,4% na powierzchni i zniknat

po 12 minutach trawienia.
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Rysunek 18. Stezenie fosforu, siarki, wapnia i sodu w warstwie wierzchniej w funkcji czasu
trawienia Ar*

Rozktad piku Ti 2p (Rysunek 19) ujawnit istnienie sktadnikéw w postaci
metalicznej oraz na drugim, trzecim i czwartym stopniu utlenienia, w tym rozszczepienie
spin-orbita (2p3/2 i 2p1/2) réwne 6,1 eV [139]. Asymetryczny sktadnik Ti 2p3/2
w pozycji przy 453,1 eV zostat przypisany do Ti(0) w postaci metalicznej. Z kolei
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symetryczne skladowe Ti 2p3/2 przy energii wigzania 455,2 eV, 457,1 eV i 458,5 eV
przypisano odpowiednio Ti(II) w postaci TiO, Ti(Ill) - Ti203 oraz Ti(IV) jako TiO2 [133].
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Rysunek 19. Sktadniki sygnatu Ti 2p w funkcji czasu trawienia Ar+. Wstawka: widmo XPS
reprezentatywne dla Ti 2p z dopasowaniem piku dla powierzchni Ti6AI7Nb po 175 min trawienia

Rozktad piku glinu ujawnit istnienie jego sktadnikow w postaci metalicznej
(z rozszczepieniem spin-orbita rownym 0,42 eV [139]) oraz na trzecim stopniu
utlenienia. Asymetryczna sktadowa Al 2p3/2 zlokalizowana przy 71,0 eV zostata
przypisana do Al(0) w postaci metalu, natomiast symetryczna, przy 74,0 eV, przypisano

AI(III) jako Al203 [140].
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Rysunek 20. Sktadniki sygnatu Al 2p w funkcji czasu trawienia Ar+. Wstawka: widmo XPS
reprezentatywne dla Al 2p z dopasowaniem piku dla powierzchni Ti6AI7Nb po 175 min trawienia

Rozktad piku Nb 3d wykazat istnienie sktadnikéw niobu w postaci metalicznej
oraz na drugim i pigtym stopniu utlenienia z rozszczepieniem spin-orbita (3d5/213d3/2)

réwnym 2,7 eV [139].Asymetryczny sktadnik Nb 3d5/2 zlokalizowany przy 202,4 eV
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zostat przypisany do Nb(0) w postaci metalicznej. Symetryczne sktadowe Nb 3d5/2 przy
203,8 eV i 207,9 eV przypisano kolejno Nb(II) w postaci NbO i/lub NbC, Nb(V) jako
Nb20s [141].
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Rysunek 21. Sktadniki sygnatu Nb 3d w funkcji czasu trawienia Ar+. Wstawka: widmo XPS
reprezentatywne dla Nb 3d z dopasowaniem piku dla powierzchni Ti6Al7Nb po 175 min trawienia

4.2. Morfologia powierzchni

Ti6Al7Nb w stanie wyjSciowym charakteryzowato sie jednorodna, typowa
dla piaskowania, topografia powierzchni i efektem kolorystycznym, wynikajagcym
z zastosowania utleniania anodowego (Rysunek 22a)). Zaré6wno w przypadku powtoki
PLGA, jak iHAp+DEX, zaobserwowano zmatowienie powierzchni w stosunku

do utlenianego anodowo stopu Ti6Al7Nb. Obie otrzymane powtoki byty ciagte,

jednorodne oraz transparentne (Rysunek 22b),c)).

a)
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Rysunek 22. Powierzchnia prébek w stanie wyjsciowym: a) Ti6Al7Nb, b) PLGA, c) HAp+DEX,
mikroskop Swietlny

Obserwacje z wykorzystaniem SEM potwierdzity jednorodng morfologie
powierzchni Ti6Al7Nb (Rysunek 23a)). Na powierzchni PLGA i HAp+DEX (Rysunek
23b)c)) zaobserwowano kuliste struktury 3D oraz pojedyncze powierzchniowo otwarte

obszary. Pomimo tego obie powtoki charakteryzuja sie ciggtoscia.
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Rysunek 23. Powierzchnia prébek w stanie wyjsciowym: a) Ti6AI7Nb, b) PLGA, c) HAp+DEX, SEM

Powtoka HAp+DEX, obrazowana z wykorzystaniem detektora vCD (Rysunek 24),
charakteryzuje sie réwnomiernie rozproszonymi na catej powierzchni jasnymi
obszarami. Podczas jakoSciowej analizy EDS zidentyfikowano je jako hydroksyapatyt

(najwieksze ilosci pierwiastkow Ca i P).

50



santa FEG

Rysunek 24. Powierzchnia HAp+DEX, SEM, detektor vCD

Ekspozycja na dziatanie roztworu PBS wywotata zmiany na powierzchni PLGA
oraz HAp+DEX (Rysunek 25). Po 3 tygodniach moczenia uwidocznity sie kuliste struktury,
ktérych ilos¢ zmniejsza sie po széstym i dziewigtym tygodniu. Po 6 tygodniu ekspozycji
bardziej widoczne sg otwarte obszary powierzchniowe, a ich ilo§¢ wzrasta wraz z czasem
ekspozycji. Nie zaobserwowano znaczacych réznic pomiedzy powierzchniami PLGA oraz
HAp+DEX w czasie moczenia. Ponadto w trakcie obserwacji SEM nie odnotowano

przerwania ciggto$ci powtoki po Zadnym etapie moczenia.
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PLGA HAp+DEX

Rysunek 25. Powierzchnia PLGA i HAp+DEX po ekspozycji na roztwdr PBS, SEM
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W stanie wyjSciowym Ti6Al7Nb charakteryzuje sie najnizszymi parametrami
Ra oraz Sa (odpowiednio Tabela 6 -Tabela 7) sposréd analizowanych prébek. Powtoka
PLGA wptywa na niewielki wzrost tych parametréw. Z kolei HAp+DEX znaczaco je
podnosi (Ra= 0,89 um, Sa = 1,17 pm). Nie zaobserwowano jednoznacznego wptywu
ekspozycji na dziatanie roztworu PBS na parametry Ra i Sa powierzchni Ti6Al7Nb. W
przypadku PLGA oraz HAp+DEX moczenie wplywa na wzrost opisywanych parametrow,
ktory postepuje wraz ze wzrostem czasu ekspozycji. Przy czym w kazdym punkcie
czasowym, wieksze parametry Ra i Sa odnotowano dla HAp+DEX. Przyktadowe obrazy

topografii powierzchni przedstawiono na Rysunek 26.

~

Rysunek 26. Topografia powierzchni prébek w stanie wyjsciowym: a)Ti6Al7Nb, b) PLGA,
c) HAp+DEX

Tabela 6. Srednie wartosci parametru chropowatosci Ra

Czas Ra [pm]
moczenia Ti6AlI7Nb PLGA HAp+DEX
Stan wyjsciowy 0,34 +£0,11 0,45 +0,02 0,89 +0,59
3 tygodnie 0,38 +0,05 0,47 £0,06 1,2 +0,34
6 tygodni 0,36 +0,06 0,62 +0,05 1,57 £0,48
9 tygodni 0,4 +0,04 0,68 +0,02 2,07 £0,29
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Tabela 7. Srednie wartosci parametru chropowatosci Sa

Czas Sa [pm]
moczenia Ti6Al7Nb PLGA HAp+DEX
Stan wyjsciowy 0,39 +0,08 0,52 +0,03 1,17 £0,48
3 tygodnie 0,44 +0,04 0,59 +0,02 1,34 +0,44
6 tygodni 0,42 £0,05 0,74 £0,03 1,8 +0,52
9 tygodni 0,43 +0,09 0,8 £0,05 2,25 +0,49

4.3. Zwilzalnos¢ powierzchni

Wszystkie probki charakteryzuja sie powierzchnig hydrofilowa (Tabela 8).
Najnizszg warto$¢ kata zwilzania zaobserwowano dla Ti6Al7Nb, natomiast natozenie
powtoki powoduje spadek wtasciwosci hydrofilowych powierzchni. Najwiekszg warto$¢
kata zwilzania ma powierzchnia HAp+DEX. Ekspozycja na dziatanie roztworu PBS
powoduje zmniejszenie kata zwilzania wszystkich powierzchni, ktoére postepuje wraz
ze wzrostem czasu moczenia. Po 9-tygodniowej ekspozycji najbardziej hydrofilowa jest
powierzchnia PLGA. Przyktadowe zdjecia kropel na powierzchni probek w stanie

wyjsciowym przedstawiono na Rysunek 27.

a) b)

Rysunek 27. Przyktadowe krople na powierzchni prébek: a) Ti6AlI7Nb, b) PLGA, c)HAp+DEX

Tabela 8. Srednie wartosci kqta zwilzania wodq

Czas o]
moczenia Ti6AI7Nb PLGA HAp+DEX
Stan wyjSciowy 54 +2 63 £3 80 +5
3 tygodnie 49 +4 48 £5 59 +2
6 tygodni 43 +1 42 +3 53 +5
9 tygodni 42 +1 37 +3 49 +3
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4.4. Adhezja powloki do podloza

Poréwnujac warto$¢ sity krytycznej Fn, ktéra powoduje catkowite uszkodzenie
powtoki, dla powtok PLGA i HAp+DEX, wiekszg adhezjg zaobserwowano dla prébek
HAp+DEX. Dotyczy to powlok zaré6wno w stanie wyjSciowym, jak i po ekspozycji
na roztwor PBS (Tabela 9). Po 3 tygodniach moczenia dla obu wariantéw odnotowano

wzrost wartoS$ci sity Fn, a nastepnie od 6 tygodnia jej zmniejszenie, ktére postepowato

do 9 tygodnia.
Tabela 9. Wartosci sity krytycznej F,, powodujqcej catkowite uszkodzenie powtoki
Fn[N]
Czas moczenia
PLGA HAp+DEX
Stan wyjsciowy 1,9 2,4
3 tygodnie 2,2 2,6
6 tygodni 1,7 2
9 tygodni 1,3 1,9

Obserwacje powierzchni PLGA oraz HAp+DEX w stanie wyjSciowym, prowadzone
z wykorzystaniem SAM (Rysunek 28), nie ujawnity zadnych miejscowych defektow
powtoki ani jej delaminacji. Diugotrwata ekspozycja na roztwoér PBS, réwniez nie
spowodowata uszkodzenia powtok ani ich deleminacji. Zaobserwowano jedynie zmiany
gestosci powtok, objawiajace sie roznymi odcieniami szaro$ci na uzyskanych obrazach.

Zmiany te narastaly wraz ze wzrostem czasu ekspozycji.
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6 tygodni 3 tygodnie Stan wyjsciowy

9 tygodni

Rysunek 28. Obrazy akustyczne PLGA i HAp+DEX, SAM
4.5. Sklad fazowy

Analiza dyfraktogramdéw analizowanych probek umozliwita okres$lenie ich sktadu
fazowego.

Podczas badan XRD powtoki PLGA nie zaobserwowano pikéw
charakterystycznych dla polimeru, a zidentyfikowano jedynie fazy nalezace do podtoza.
Wszystkie piki wykryte podczas badan préobek HAp+DEX nalezg do faz a-Ti, B-Ti oraz
hydroksyapatytu (Cai0(PO4)s(OH)2) (Rysunek 29). Nie zaobserwowano pikow
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charakterystycznych dla produktéw korozji stopéw tytanu po ekspozycji na roztwor PBS,
niezaleznie od czasu jej trwania, natomiast po 9 tygodniach moczenia widocznie zwieksza
sie intensywno$¢ piku odpowiadajacego fazie HAp. W pracy nie zaprezentowano

dyfraktogramoéw dla PLGA, gdyz widoczne byty na nich jedynie fazy a- i B-Ti.

| COD 9011097 CaSHO13P3 Apatite-(CaOH)
I COD 8016180 Ti Titanium
PDF 00-044-1288 Ti B-Ti | Titanium
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Rysunek 29. Dyfraktogramy prébek HAp+DEX po réznych czasach ekspozycji. Kolor czarny - stan
wyjsciowy, czerwony - 3 tygodnie, niebieski - 6 tygodni, zielony - 9 tygodni. Skany przesunieto
wzdtuz osi Y dla lepszego poréwnania

Wyznaczone parametry sieci krystalicznej zaré6wno a-, jak i B-tytanu, niezaleznie
od badanego czasu moczenia, sg stabilne z niewielkimi zmianami (Tabela 10).
Odksztatcenie sieci HAp zmniejsza sie wraz z czasem ekspozycji na dziatanie roztworu,
czemu towarzysza rOwniez niewielkie zmiany parametréw sieci. Po 9 tygodniach
moczenia wykryto uprzywilejowang orientacje hydroksyapatytu wzdtuz ptaszczyzny
(3-11), co odpowiada najsilniejszemu pikowi HAp na dyfraktogramie (Rysunek 29).

Zaobserwowano zmniejszanie udziatu masowy HAp od 6 tygodnia ekspozycji.
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Tabela 10.

Wybrane parametry strukturalne faz krystalicznych wyznaczone metodq dopasowania Rietvelda.
Wartosci w nawiasach oznaczajq wspotczynnik zmiennosci, a nie odchylenie standardowe

Parametry
Faza Parametry Wielko$¢ Udziat
Czas sieci, Odksztatcenie
(grupa sieci, krystalitu, masowy,
moczenia . obliczone, sieci, %
przestrzenna) ICDD, A A nm %
a =>b =la=">b =
Ca10(P04)6(OH)2
9,424; 9,464; 200 (30) |1,17 (16) 8 (6)
(P63/m)
€=6879 |c=6,913
Stan a=>b =la=">b =
sciowy | 2,95 2,955 27(9)  [089(3) oL
wyjsciowy »79; ’ ; )
(P63/mmc) (11
c=4,68 c=4,70
B-Ti 10,7
a=3,30 a=298 5(14) 0
(Im-3m) (11
a = b =la = b =
Ca10(P04)6(OH)2
9,424; 9,458; 180 (80) (0,79 (7) 8 (6)
(P63/m)
c=6,879 |c=6,905
a = b =]la = b =
3 tygodnie | o-Ti
2,95; 2,951; 27 (8) 0,88 (3) 81,5 (9)
(P63/mmc)
c=4,68 c=4,699
B-Ti
a=3,30 a=298 3(10) 0 10,5 (8)
(Im-3m)
a = b =]la = b =
Ca10(P04)6(OH)2
9,424; 9,448; 180 (80) [ 0,66 (8) 7,7 (6)
(P63/m)
c=6,879 |c=6,895
a =b =]la =Db =
6 tygodni | o-Ti
2,95; 2,944; 27 (10) 0,88 (3) 81,8 (8)
(P63/mmc)
c=4,68 c=4,684
B-Ti
a=3,30 a=298 3(5) 0 10,5 (7)
(Im-3m)
a =Db =|la=">b =
Ca10(P04)6(OH)2
9,424; 9,470; 180 (50) (0,18 (6) 7,1 (6)
(P63/m)
c=6879 |c=6,895
9tygodni | i a =b =la=">=
2,95; 2,946; 27 (9) 0,87 (3) 82,4 (9)
(P63/mmc)
c=4,68 c=4,687
B-Ti (Im-3m) a=3,30 a=298 3(6) 0 10,5 (7)




4.6. Elektrochemiczna spektroskopia impedancyjna

Najwyzszy potencjal Eocr w stanie wyjSciowym zarejestrowano dla Ti6Al7Nb,
natomiast natozone powtoki powoduja jego obnizenie (Tabela 11). Nie zaobserwowano
jednak jednoznacznych zaleznosci miedzy rodzajem powtoki i czasem moczenia
na warto$¢ Eocp. Okre$lenie zmian w czasie oraz ich Zrddet jest dodatkowo utrudnione
przez wysokie odchylenia standardowe, otrzymane dla wszystkich prébek, poza

Ti6Al7Nb w stanie wyj$ciowym.

Tabela 11. Wartos¢ potencjatu otwarcia po 1h stabilizacji

Eoce [mV]
Czas moczenia
Ti6Al7Nb PLGA HAp+DEX
Stan wyjsciowy -5+17 -49 +52 -50 £92
3 tygodnie 95 +140 -41 +53 -17 +156
6 tygodni 54121 78 +168 67 +151
9 tygodni 4 +100 101 +99 -87 +107

W przypadku analizowanych probek niemozliwe byto znalezienie odpowiedniego
obwodu zastepczego. Uzyskane parametry dopasowania byty albo rozbiezne
do nieskonczonosci, albo obarczone btedami wzglednymi przekraczajacymi 100%,
co oznaczato, ze ich warto$ci mozna byto zmniejszy¢ blisko zera lub zwiekszy¢ kolektory
bez utraty jakos$ci dopasowania. Takie wyniki nie posiadaja fizycznego uzasadnienia,
dlatego postanowiono przeanalizowa¢ uzyskane widma (Rysunek 30) bez procedury
dopasowania obwodu.

Ti6Al7Nb oraz PLGA w stanie wyjSciowym charakteryzujg sie podobnym modutem
impedancji w obszarze niskich czestotliwosci (Rysunek 30a)), natomiast w przypadku
HAp+DEX jest on mniejszy. Jednakze, wartos¢ |Z| przy f = 0,01 Hz wszystkich prébek
przekracza 10 M{Qcm? (Rysunek 31). W obszarze Srednich i wysokich czestotliwosci
widma, warto$¢ modutu impedancji PLGA jest znacznie wyzsza niz Ti6Al7Nb, podobnie
jak warto$¢ modutu HAp+DEX.

Zaobserwowano, ze wraz z czasem spada warto$¢ |Z| wszystkich prébek.
Po 3 tygodniach moczenia najnizsza wartos¢ przy f = 0,01Hz wykazuje Ti6Al7Nb
(Rysunek 30b)). Jednakze po 6 i 9 tygodniach ekspozycji na PBS niskoczestotliwo$ciowe
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moduty impedancji wszystkich trzech wariantéw sg do siebie zblizone. Przy czym,
w kazdym punkcie czasowym, odnotowano analogiczng jak w przypadku stanu

wyjsSciowego zalezno$¢ w obszarach Sredniej i wysokiej czestotliwosci.

a)1Es
1E+7
1E+6 |
E E
G 1E+5 (3]
c o]
— 1E+4 - A
A Ap o
u1E 3 o TIBAITND Ooo LYY E1E ] o TiIBAIFND ooo Aaag
+3 3 + e
APLGA %o, OPLGA %o,
© o
1E+2 4 AHApP+DEX Oq 1E+2 AHAp+DEX o
%000 ®%000000
1E+1 1E+1
1E2  1E1  1E+D 1E+1  1E+2  1E+3  1E+4  1E+5 1E2  1E-1 1E+0  1E#1  1E+2  1E+3  1E+4  1E+5
flHz flHz
1E+8 5 1E+8
c) d)
1E+T 5 1E+T7
1E+B 4 1E+6
E R83o0000a
G 1E+5 | O 1E+5 EAp
c c ea .,
=~ 1E+4 ] = 1E+4 °6
AanD N
N CTIBAITND %g Lapf N STBAITND
1E+3 4 Oo 1E+3
OPLGA %04 = OPLGA
1E+2 4 LHAP+DEX ®000000000000 1E+2 AHAp+DEX o00o
O®0oogoooooco
1E+1 1E+1
1E2  1E1 1E+0  1E#1  1E#2  1E+3  1E+4  1E#5 1E2 1B 1E+0 1E+1  1E+2 1E+3 1E+4 1E45
flHz fl/Hz

Rysunek 30. Wykresy Bodego obrazujgce widma impedancji a) stan wyjsciowy, b) 3 tygodnie
ekspozycji, c) 6 tygodni ekspozycji, d) 9 tygodni ekspozycji
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Rysunek 31. Wartos¢ modutu impedancji niskiej czestotliwosci f=0,01 Hz
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4.7. Odpornos¢ na korozje wzerowa

Wstepna analiza wynikéw badan potencjostatycznych i potencjodynamicznych
probek bez powtok oraz z powtokami polimerowymi, zaréwno w stanie wyjSciowym jak
i po przetrzymywaniu w roztworze PBS wykazata ich dobrg odpornos$¢ na korozje
wzerowa. Brak rozwoju Kkorozji wzerowej zostal potwierdzony obserwacjami
mikroskopowymi.

W przebiegu krzywych potencjodynamicznych probek Ti6Al7Nb oraz pokrytych
powtokami polimerowymi (PLGA, HAp+DEX) nie zaobserwowano potencjatu przebicia.
Dotyczy to probek w stanie wyjSciowym jak i eksponowanych na roztwér PBS (Rysunek
32). Ponadto dla wszystkich prébek zarejestrowane krzywe powrotne charakteryzujg sie
mniejszg wartoscig gestosSci pradu niz krzywe pierwotne.

Szczegobtowa analiza parametrow korozyjnych wyznaczonych na podstawie badan
wskazuje na ich zréznicowanie oraz zmiennos$¢ zalezng od rodzaju prébki oraz czasu
ekspozycji na roztwor.

Najwiekszymi warto$ciami potencjatu korozyjnego Ekor charakteryzowaty prébki
bez powloki w stanie wyjSciowym Ti6Al7Nb (Tabela 12), natomiast najmniejsze
HAp+DEX. Ekspozycja na dziatanie roztworu PBS spowodowata wzrost Ekor dla Ti6Al7Nb,
postepujacy wraz z czasem trwania moczenia. W przypadku PLGA oraz HAp+DEX,
przetrzymywanych 3 tygodnie w roztworze zaobserwowano spadek potencjatu
korozyjnego, ktorego warto$¢ w kolejnych okresach utrzymywata sie na zblizonym
poziomie.

Najnizszg warto$¢ oporu polaryzacyjnego Rp (Tabela 13) zarejestrowano
dla Ti6Al7Nb, z kolei prébki PLGA oraz HAp+DEX charakteryzujg sie wyzsza, zblizong
do siebie wartoscig. Ekspozycja na roztwoér PBS wptywa na obnizenie wartosci oporu
polaryzacyjnego wraz ze wzrostem czasu moczenia we wszystkich analizowanych
przypadkach. Ogélnie mozna stwierdzi¢, ze probki z powtoka PLGA wykazuja wyzsze
wartosci Rp niz prébki z powtoka HAp+DEX.
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Tabela 12. Srednie wartosci potencjatu korozyjnego Eior

Ekor [mV]
Czas moczenia
Ti6Al7Nb PLGA HAp+DEX
Stan wyjsciowy -31 £19 -75 +42 -133 £33
3 tygodnie -20 £34 -220 £53 -214 +48
6 tygodni 15 £29 -174 £24 -188 £35
9 tygodni 3527 -182 £37 -213 £26

Tabela 13. Srednie wartosci oporu polaryzacyjnego R,

Rp [MQcm?]
Czas moczenia
Ti6Al7Nb PLGA HAp+DEX
Stan wyjsciowy 0,93 £0,21 3,66 £0,72 3,68 +0,81
3 tygodnie 0,52 +0,14 1,02 +£0,56 0,63 +0,49
6 tygodni 0,07 £0,05 0,67 £0,38 0,85 +0,41
9 tygodni 0,15 +0,12 0,61 +£0,41 0,25 +0,19
-3
4 /
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-6 -

log(i) [A/cm2]
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-84
-9

 HAp+DEX SW

-10 4 m— HAD+DEX 3T
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Potencjat [V]

Rysunek 32. Krzywe potencjodynamiczne zarejestrowane dla HAp+DEX po réznym czasie

moczenia. SW - stan wyjsciowy, 3T - 3 tygodnie, 6T - 6 tygodni, 9T - 9 tygodni
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4.8. Przenikanie jonow

Najwieksza gestoscig masy jondéw przenikajacych do roztworu charakteryzowaty
sie prébki stopu Ti6Al7Nb (Rysunek 33). Naniesione na powierzchnie powtoki PLGA
oraz HAp+DEX znacznie obnizyty gesto$¢ masy jonéw metali obecnych w roztworze
we wszystkich rozpatrywanych przypadkach. Gesto$¢ masy jonoéw tytanu, glinu
oraz niobu obecnych w roztworze wzrasta wraz z czasem ekspozycji zaréwno dla préobek
Ti6Al7NDb, jak i probek z naniesionymi powlokami polimerowymi. Najwieksza gestos¢
masy jond6w obserwowano po dziewieciotygodniowej ekspozycji. Najnizsze gestosci masy
jonéw tytanu, glinu i niobu w roztworze, w kazdym punkcie czasowym, odnotowano
dla HAp+DEX.

Jony wapnia i fosforu (Rysunek 34) pojawily sie w roztworze, w réwnej ilosci,
po szeSciotygodniowym moczeniu probek HAp+DEX. Ich ilo§¢ wzrosta wraz z czasem
moczenia. Po 9 tygodniu w roztworze zaobserwowano wyzsze stezenie jon6w P. Zaréwno
w przypadku prébek Ti6Al7Nb, jak i PLGA, nie odnotowano obecno$ci omawianych

jonéw.
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Rysunek 33. Gestos¢ jonow tytanu, glinu i niobu uwolniona z powierzchni
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Rysunek 34. Gestos¢ jondw wapnia i fosforu uwolniona z powierzchni HAp+DEX

4.9. Zmiana masy molekularnej polimeru

Polimer w powloce HAp+DEX wykazuje w stanie wyjSciowym nizsza mase
molekularng Mn (57 kDa) niz w przypadku powtoki PLGA (63 kDa). Po pierwszych trzech
tygodniach moczenia osiggaja one te sama mase Mn = 53 kDa, przy czym ubytek masy
zachodzi szybciej w przypadku PLGA (Rysunek 35). Po szeSciotygodniowej ekspozycji,
znaczaco zmniejsza sie masa molekularna prébki PLGA, natomiast w przypadku Hap+DEX
obserwowany jest jedynie nieznaczny spadek. Dopiero po 9 tygodniach moczenia
nastepuje szybszy ubytek masy polimeru w HAp+DEX, koricowo osiggajac nizszg mase Mn
(26 kDa) niz PLGA (31 kDa). Jednakze, procentowo wiekszy ubytek masy polimeru
nastapit w przypadku probki PLGA.

Tabela 14. Procentowy ubytek masy powtoki

Czas WL [%]
moczenia PLGA HAp+DEX
3 tygodnie 18,25 16,19
6 tygodni 39,45 20,28
9 tygodni 52,93 45,47
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Rysunek 35. Zmiana masy molekularnej polimeru w czasie ekspozycji na dziatanie roztworu PBS

4.10. Cytotoksycznos¢

Analizujgc zdjecia z mikroskopii konfokalnej mozna zauwazy¢ prawidlowy
wrzecionowaty ksztatt komorek dla Ti6Al7Nb oraz PLGA (Rysunek 36). Natomiast

na powierzchni probek HAp+DEX zaobserwowano réwniez komorki o ksztatcie kulistym.
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HAp+DEX PS - kontrola negatywna

Rysunek 36. Zdjecia z mikroskopu konfokalnego, kolor zielony - komdérki zywe, kolor czerwony -
komérki martwe

Analiza przezywalnos$ci komorek (Rysunek 37, Rysunek 38) oraz ilosci komorek
zywych wzgledem martwych (Rysunek 39) wskazuje na przezywalno$¢ komérek na
poziomie 94 - 100% we wszystkich analizowanych przypadkach, co zgodnie

znorma [152] (przezywalnos$¢ > 70%) Swiadczy o braku dziatania cytotoksycznego.
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Rysunek 37. Przezywalno$¢ komdrek
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Rysunek 38. Liczba komdrek zywych wzgledem wszystkich komdrek
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Rysunek 39. Liczba pikseli odpowiadajqca komdrkom Zywym i martwym

Dehydrogenaza mleczanowa LDH jest enzymem uwalnianym po rozerwaniu
btony komoérki. Jego aktywnos$¢ mierzy sie, aby okresli¢ cytotoksyczny efekt materiatéw
lub czynnikéw. Im wyZsza warto$¢ LDH, tym wyzsza cytotoksyczno$¢. Najwyzszy poziom

LDH (Rysunek 40) odnotowano dla prébek Ti6Al7Nb, natomiast najnizszy dla HAp+DEX.
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Rysunek 40. Poziom LDH w kontakcie bezposrednim (PS - kontrola negatywna)
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4.11.Cytokiny prozapalne

Cytokiny prozapalne to Kkluczowe mediatory reakcji zapalnych, ktére sa
wytwarzane przez rozne komorki uktadu odpornosciowego, ktére odpowiadajg
za inicjacje i modulacje odpowiedzi immunologicznej w organizmie, przede wszystkim
podczas infekcji, uszkodzen tkankowych lub stanéw chorobowych takich jak choroby
autoimmunologiczne czy nowotwory. Podwyzszony poziom cytokin w badaniach in vitro
jest predykatorem toksycznosci ostre;.

Dla probki utlenianej anodowo Ti6Al7Nb zaobserwowano nieznacznie wyzsze
poziomy cytokin IL-6, CD62E, G-CSF, CD40 L, CXCL2, IFN-B, IL-33 oraz PDGF-AA
w odniesieniu do kontroli negatywnej (Rysunek 41, Rysunek 42). Z kolei poziom cytokin
IL-8, CXCL1 oraz CCL20 s3 wyraznie podwyzszone. W przypadku utlenianego anodowo
stopu odnotowano nizszg warto$¢ CCL2 w odniesieniu do kontroli negatywne;.

Analizujac poziomy cytokin préobek po utlenianiu anodowym oraz powtoki PLGA
mozna stwierdzi¢, iz naniesienie powtoki PLGA spowodowato niewielkie obnizenie
poziomu cytokin IL-6, [L-8, CCL2, IL-33 oraz wzrost poziomu G-CSF, [FN- 3, CXCL1, CXCL2
CCL20. Poziomy cytokin CD62E oraz CD40 L nie ulegty zmianie.

Zastosowanie powtoki, zawierajgcej deksametazon, wptyneto w wyrazny sposob
na obnizenie poziomu IL-6, IL-8, CCL2, CD62E, CD40L, CXCL1, IL-33, CXCL2, CCL20
w odniesieniu do utlenianego anodowo stopu oraz powtoki PLGA. Natomiast
w przypadku cytokin IFN- 3 oraz PDGF-AA zaobserwowano wzrost stezenia. Poziom
G-CSF jest taki sam jak przy powtoce bez substancji aktywnej, ale nieznacznie wyzszy niz

w przypadku Ti6Al7Nb. Stezenie CD62E dla kazdego rodzaju probki jest takie samo.

70



2000
1300
1500
1400 HL-&
W IL-8
1200
W CCLZ
nt B CDGZE
..‘u:"._n 1000
a B G-C5F
80D BCoa0L
Ll iski
&D0
400
: I I I
. I_i Ii' - -Iii ' I..i
TigAl7Mb PLGA HAp+DEX Ps
Rysunek 41. Wartosci cytokin prozapalnych
18
15
14
17 WIL-33
HIFN-B
10
"E Hoxcz
<
& B CCL20
B
B PDGF-A4
]
4
| i
N Fa | P o[ L . iy | P
TiGAl TMb PLGA HAp+DEX Ps

Rysunek 42. Wartosci cytokin prozapalnych

71



5. Omowienie wynikow

Problematyka operacyjnego leczenia ztaman kosci z wykorzystaniem implantéw
obejmuje trzy gtéwne aspekty. Po pierwsze, ryzyko wystgpienia zakazZenia
okotowszczepowego, w wyniku ktoérego moze doj$¢ do utraty stabilizacji miejsca
ztamania oraz zaburzen zrostu kostnego. Po drugie, dobér implantu, ktory z jednej strony
zapewni odpowiednie utozenie oraz stabilizacje odtamoéw kostnych poprzez swoja
konstrukcje oraz wtasciwo$ci mechaniczne materialu. Po trzecie materiat ten musi
cechowa¢ odporno$¢ korozyjna w Srodowisku tkankowym, biokompatybilnos¢
oraz w przypadku systemoéw stabilizacji do czasowej implantacji, wtasciwosci
osteokonduktywne, aby w jak najmniejszym stopniu traumatyzowac tkanki podczas
usuwania implantu po zakonczonej rekonwalescencji. Obecnie do zastosowan
w ortopedii i traumatologii najcze$ciej wybierane sg stopy tytanu, ktére jednak wymagaja
zastosowania dodatkowej modyfikacji powierzchni, w celu poprawy odpornosci
korozyjnej oraz biokompatybilnos$ci przez ograniczenie uwalniania jonéw z powierzchni
implantu do $rodowiska tkankowego. Jedng z takich metod jest utlenianie anodowe,
w wyniku ktorego na powierzchni wytwarzana jest warstwa o sktadzie chemicznych
Scisle uzaleznionym od zastosowanych warunkdw procesu oraz sktadu i pH stosowanego
do utleniania elektrolitu.

W pracy jako biomaterial metalowy wybrano stop Ti6A7Nb, ktdrego powierzchnie
utleniano anodowo. Stop ten jest coraz powszechniej wykorzystywany do produkcji
stabilizatorow kostnych, natomiast utlenianie anodowe jest najcze$ciej stosowang
metoda modyfikacji ich powierzchni. Wyniki badan wskazuja, Ze warstwa wierzchnia
sktada sie z tlenkéw tytanu, aluminium i niobu (Rysunek 16). Wéréd tlenkéw tytanu
powierzchniowo dominuje TiO2 (Rysunek 19). Sytuacja ta zmienia sie w ciggu pierwszych
minut trawienia, gdy ilo$¢ TiO2 spadta do okoto 35% catkowitej zawartosci tytanu,
wzrasta natomiast udziat Ti203 i TiO. Wraz z dalszym wzrostem gtebokosci, zwieksza sie
udziat tytanu w postaci metalicznej. Na gtebokosci odpowiadajacej 360 min trawienia
najmniejsza jest zawarto$¢ tlenku TiO2. Od powierzchni warstwy do glebokosci
odpowiadajacej 150 min trawienia, glin wystepuje tylko w postaci Al203 (Rysunek 20).
Nastepnie jego zawarto$¢ gwattownie spada osiggajac poziom ok. 50% catkowitej
zawartoS$ci Al, a pozostate 50% stanowi glin w postaci metalicznej. Przy powierzchni

warstwy pasywnej nie wystepuja tlenku niobu. Niob w postaci Nb20s oraz NbO/NbC
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pojawia sie dopiero na glebokosci, odpowiadajacej ok. 10 min trawienia jonami Ar*
(Rysunek 21). Wraz ze wzrostem gtebokosci wzrasta udzial Nb w postaci metalicznej,
maleje natomiast udziat tlenkéw niobu, az do gtebokosci, odpowiadajgcej ok. 315 min
trawienia, gdzie jedyna sktadowg niobu stanowi jego posta¢ metaliczna. Ponadto w sktad
warstwy wierzchniej wchodzg fosfor, siarka, wapn oraz séd, ktérych obecno$¢ pochodzi
z roztworu wykorzystywanego do utleniania anodowego, a takze krzem, ktory stanowi
pozostato$¢ po procesie piaskowania (Rysunek 17Rysunek 18). Na powierzchni warstwy
obecnie sg gtéwnie tlenki TiO2, co zapewnia skuteczng ochrone przed korozja wzerowa.
Co wiecej, obecno$¢ fosforu i wapnia w warstwie moze promowac bioaktywacje
powierzchni i poprawia¢ osteokonduktywnosc.

Modyfikacja stopow tytanu biodegradowalnymi powtokami polimerowymi
pozwala na dwutorowe dziatanie, jednoczes$nie petni¢ funkcje bariery dla produktéw
degradacji uwalnianych z powierzchni oraz stanowi¢ matryce dla uwalniania substancji
aktywnych, ktérych zadaniem jest zmniejszenie ryzyka infekcji po implantacji
oraz wspomaganie procesOw regeneracji tkanki kostnej. Powloka polimerowa
do zastosowan w ortopedii i traumatologii powinna charakteryzowac sie ciagtos$cig oraz
dobrg adhezja do podtoza, co bedzie miato bezposredni wptyw na jej trwato$¢ podczas
implantacji.

Jako matryce do uwalniania substancji aktywnych wybrano biedegradowalny
polimer  poli(laktyd-ko-glikolidu), w  ktorym  umieszczono  hydroksyapatyt
i deksametazon. Bezposrednio na powierzchnie stopu natozono powtoke, zawierajaca
HAp, stanowigcy gtéwny mineralny sktadnik kosci, wybrany z powodu jego wtasciwosci
osteokonduktywnych oraz bioaktywnych. Degradacja tej cze$ci powtoki przez uwalnianie
czasteczek hydroksyapatytu ma za zadanie wspomagac proces regeneracji tkanki kostne;j.
Natomiast DEX, obecny w zewnetrznych warstwach natozonej powtoki, charakteryzuje
sie przeciwzapalnym dziataniem. Jego uwalnianie powoduje ograniczenie ryzyka infekcji
oraz stanu zapalnego po implantacji. Miedzy zewnetrzng i wewnetrzng cze$ciag powtoki
natozono warstwe przejsciowa (PLGA bez substancji), ktorej zastosowanie podyktowane
byto, pojawiajaca sie w wyniku interakcji obu sktadnikéw powtoki delaminacjg. W pracy
kompleksowej ocenie poddano prébki utleniane anodowo (prébki referencyjne),
utleniane anodowo z powtoka polimerowga (PLGA) oraz utleniane anodowo z warstwowa
powtoka sktadajacay sie z PLGA zawierajaca HAp, czystego PLGA i PLGA zawierajacego
DEX - (HAp+DEX).
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Obserwacje powierzchni powtok PLGA oraz HAp+DEX potwierdzajg ich ciggtos¢,
jednorodnos$¢ oraz transparentno$¢ (Rysunek 22Rysunek 23). Ponadto obecny
w powtoce hydroksyapatyt jest rownomiernie rozproszony (Rysunek 24). Widoczne
na powierzchni kuliste struktury sg charakterystyczne dla zastosowanej metody
natryskiwania ultradZzwiekowego i wynikaja najprawdopodobniej z czeSciowego
odparowania rozpuszczalnika przed dotarciem Kkropli roztworu na nanoszong
powierzchnie. Zadna z powlok nie posiada defektéw ani miejscowych delaminacji
(Rysunek 28). Wyniki badan wskazuja, ze dodatek hydroksyapatytu oraz deksametazonu
wptywa na poprawe adhezji powtoki PLGA do utlenianego anodowo podtoza Ti6Al7Nb
(Tabela 9). Zaré6wno powtoka PLGA, jak i HAp+DEX, nie wykazywata przerwania ciggtosci
po moczeniu (Rysunek 25). Ponadto obserwacje z wykorzystaniem mikroskopu
akustycznego potwierdzajg brak delaminacji powloki po moczeniu (Rysunek 28).
Przeprowadzone obserwacje zwykorzystaniem SEM i SAM pozwalajg stwierdzic,
ze dodatek HAp i DEX nie wptywa w widoczny sposob na zmiany powierzchni podczas
ekspozycji na roztwér PBS. Natomiast wyniki badan scratch-test wskazuja, ze wraz
z czasem moczenia spada adhezja powlok do podtoza. Obserwowane w obrazie
zarejestrowanym za pomoca mikroskopu akustycznego zmiany gestosci powtok
polimerowych wynika¢ mogg z absorpcji wody i pecznienia powtoki.

Implanty do czasowej stabilizacji powinny wykazywa¢ takze wtaSciwosci
osteokonduktywne, ktére w duzej mierze zaleza od chropowatos$ci oraz zwilzalnoSci
powierzchni. Wykazano [55], Ze najlepsze wtasciwosci osteokonduktywne posiadaja
materialy o Ra w zakresie 0,1-0,3 pm. Ponadto czym wyzsza chropowatos$¢, tym lepsza
moze by¢ osteointegracja miedzy kos$cig a implantem [55], [142]. Otrzymane powtoki
charakteryzujg sie wyzszymi parametrami chropowatosci niz sugerowane
dla zapewnienia wtasciwos$ci osteokonduktywnych (Tabela 6Tabela 7). Ponadto dodatek
hydroksyapatytu i leku znaczaco podnosi chropowato$ci powierzchni. Wzrost
chropowatos$ci wraz z czasem moczenia, tozsamy jest ze zmianami morfologii
powierzchni, co potwierdzono podczas obserwacji mikroskopowych (Rysunek 25).
Najwieksze odchylenia standardowe parametrow Ra i Sa mogg Swiadczy¢ o najwiekszym
zroznicowaniu powierzchni, wynikajacym z obecnosci czgsteczek hydroksapatytu
o wielkosci ok. 180 nm oraz procesu degradacji powtoki.

Implant po wszczepieniu ma pierwszy kontakt z ptynami ustrojowymi,

sktadajacymi sie w gtownej mierze z wody. Z tego powodu zwilzalno$¢ powierzchni
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bedzie miata znaczacy wptyw na zachodzace na niej procesy. Dla zapewnienia
wilasciwosci osteokonduktywnych powierzchnia implantu powinna mie¢ charakter
hydrofilowy [143], [144], [145]. Wyniki badan wskazuja, Zze wszystkich powierzchnie
maja wiasciwosci hydrofilowe, przy czym zawarto$¢ hydroksyapatytu i leku wptywa na
obnizenie zwilzalno$ci powierzchni (Tabela 8). Czas ekspozycji na roztwor PBS wptywa
na systematyczne zmniejszanie kata zwilzania, a wiec wraz z czasem wzrasta
hydrofilowo$¢ powierzchni. Poza wptywem na witasciwosci osteokonduktywne,
zwilzalno$¢ decyduje takze o adhezji bialek oraz bakterii do powierzchni implantu.
W Srodowisku wodnym wieksza adhezje bakterii obserwuje sie w przypadku
powierzchni hydrofobowych [146]. Otrzymane wyniki sugerujg, Ze powtoki PLGA oraz
HAp+DEX mogg ogranicza¢ rozwdj biofilmu na powierzchni, w ten sposéb zmniejszajac
réwniez ryzyko infekcji, a ich hydrofilowa powierzchnia promuje wtasciwosci
osteokonduktywne materiatu.

Stosowane na implanty w ortopedii i traumatologii powtoki polimerowe powinny
zapewnia¢ poprawe odporno$ci korozyjnej oraz poprawia¢ biokompatybilno$¢ stopu
tytanu przez ograniczanie przenikania jego produktéow degradacji do S$rodowiska
tkankowego. Podczas analizy wynikéw badan elektrochemicznych, nalezy zwroci¢ uwag,
ze wartosci Eocr majg stosunkowo duze odchylenie standardowe (okoto 50-150 mV)
(Tabela 11). Poniewaz polimer pod wptywem elektrolitu ulega degradacji, co zostato
potwierdzone zmiang masy molekularnej (Tabela 14), zrozumiate jest, Ze proces ten
zakloca zachodzace procesy elektrochemiczne, poniewaz lokalnie zakwasza obszar
w poblizu elektrody. Chociaz oczekuje sie, ze dziatanie buforujace PBS powinno
zminimalizowa¢ ten efekt, jednakze jest on réwniez dos$¢ bogaty w agresywne jony
chlorkowe, ktére moga komplikowa¢ przebieg procesu Kkorozyjnego. Korozja
powodowana przez jony chlorkowe jest zawsze do pewnego stopnia nieprzewidywalna
ze wzgledu na jej lokalny, ztoZony i cze$ciowo stochastyczny charakter [147], dlatego
mozna oczekiwaé, ze niektore obszary probki beda korodowaé¢ w wiekszym stopniu,
a inne w mniejszym.

Korozja jest procesem zachodzacym w dtugich skalach czasowych, z tego powodu
impedancja mierzona w niskoczestotliwoSciowej cze$ci widma jest najbardziej przydatna
do okreSlenia ogdlnej odpornosci na korozje badanych probek. Warto zauwazyg,
ze probki utlenianego anodowo tytanu bez powtoki oraz z powtoka PLGA charakteryzuja

sie poczatkowo bardzo podobnym modutem impedancji przy czestotliwosci
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f=0,01 Hz (Rysunek 31). Anodowanie tytanu tworzy bardzo cienka i wytrzymata powtoke
tlenkowg, ktoéra jest odporna na atak chlorkéw [148], co wyjasnia, dlaczego wartosci |Z|
przekraczajg 10 MQcm?2. Powtoka PLGA na anodyzowanej powierzchni stopu tytanu tylko
nieznacznie zwieksza modut impedancji w obszarze niskich czestotliwosci. Sugeruje to,
ze najbardziej znaczacy wktad w odpornos¢ korozyjng prébek ma warstwa tlenku
wytworzona w procesie utleniania anodowego [149], [150]. Niemniej jednak w zakresie
$rednich i wysokich czestotliwosci, wartosci modutu |Z| powtok jest znacznie wyzsza
w poréwnaniu do utlenianego stopu (Rysunek 30), co razem z wynikami badan
potencjodynamicznych wskazuje na wptyw powtoki polimerowej na poprawe odpornosci
korozyjnej badanej probki. Probki z powtoka PLGA charakteryzuja sie mniejsza warto$cia
potencjatu  korozyjnego oraz wiekszymi wartoSciami oporu polaryzacyjnego
w poréwnaniu do utlenianego stopu Ti6Al7Nb bez powtoki (Tabela 12Tabela 13).
Dodatek HAp i DEX spowodowat spadek zmierzonej impedancji przy czestotliwosci
f=0,01 Hz (Rysunek 31). Spowodowane moze to by¢ powstatymi przez obecno$¢ czastek
HAp, defektami mikrostrukturalnymi albo zwiekszong rzeczywista powierzchnig
powstatego uktadu elektrochemicznego [149]. Jednocze$nie, podobnie jak w przypadku
powtoki PLGA, zaobserwowano wzrost modutu impedancji w zakresie Srednich
i wysokich czestotliwo$ci. Wyniki badan potencjodynamicznych wskazuja, ze powtoka
zawierajgca HAp i DEX, charakteryzowata sie nizszymi warto$ciami potencjatu Exor oraz
Rp niz powtoka PLGA bez dodatku substancji, ale wykazywata lepsza odpornos$¢ korozyjna
niz stop Ti6Al7Nb.

Ekspozycja na roztwo6r PBS prowadzi do postepujacego wraz z czasem obnizenia
impedancji, a tym samym zmniejszenia odpornosci na korozje. Po 9 tygodniach moczenia
(Rysunek 30d)), wartosci |Z| mierzone przy 0,01 Hz wynosza ok. 500 kQicm?, co jest
typowe dla materiatéw na bazie tytanu [149]. Pogorszenie odpornosci korozyjnej, wraz
z czasem trwania moczenia potwierdzajg takze uzyskane wartoSci oporu polaryzacyjnego
(Tabela 13). Otrzymane wyniki sugeruja, Ze powtoki polimerowe pozytywnie wptywaja
na odporno$¢ korozyjng stopu tytanu, a takze moga spowolni¢ zachodzace procesy
korozyjne warstwy wierzchnie;j.

Ponadto zastosowanie powtoki PLGA na podtozu utlenianego anodowo stopu
Ti6Al7Nb znacznie obnizylo gestoS¢ masy jonow Ti, Al oraz Nb przenikajgcych
do roztworu PBS (Rysunek 33). Dodatek HAp i DEX jeszcze bardziej ogranicza

przenikanie jonéw z powierzchni stopu tytanu. Swiadczy to o spetnianiu przez obie
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warianty powtok (PLGA i HAp+DEX) funkcji ochronnej w postaci bariery dla produktéw
degradacji metalowego podtoza. Kazdy umieszczony w organizmie implant narazony jest
na degradacje prowadzacg do uwalniania jonéw pierwiastkéw stopowych do sSrodowiska
tkankowego, co moze skutkowa¢ wystgpieniem dziatan niepozadanych. Zastosowanie
powtoki jako bariery dla uwalnianych jonéw prowadzi zatem do poprawy
biokompatybilnos$ci stosowanych implantéw. Warto zauwazy¢, ze wraz ze wzrostem
czasu wzrasta ilo$¢ jondw w roztworze. Moze to wskazywa¢ na postepujacy podczas
trwania ekspozycji proces degradacji powtoki, ktéry znajduje potwierdzenie w ubytku
masy molekularnej polimeru powtoki. Jednakze podczas badan XRD nie zostaty wykryte
piki charakterystyczne dla produktéow degradacji stopu tytanu, co moze Swiadczy¢
o szczelnos$ci zastosowanej powtoki przez okres moczenia (Rysunek 29).

Powtoka, ktdéra stanowi matryce do uwalniania substancji aktywnych, musi
zapewniac kontrolowang degradacje polimeru, a co z tym zwigzane kinetyke uwalnianych
substancji. Obserwowane réznice w ubytku masy molekularnej polimeru w powtoce
PLGA oraz HAp+DEX, wskazuja, Ze hydroksyapatyt oraz lek wptywa na kinetyke
degradacji polimeru, spowalniajac ja w poczatkowej fazie (Rysunek 35). Wyniki badan
XRD wskazuja, ze dodatek HAp oraz DEX nie wptywa na amorficzno$¢ polimeru. W czasie
degradacji nie zachodzi jego krystalizacja, a rozpuszczanie. Biorgc pod uwage parametry
strukturalne HAp, nalezy zauwazy¢, ze odksztatcenie sieci zmniejsza sie wraz
z niewielkimi zmianami parametréw sieci. Moze to sugerowac interakcje miedzy
zastosowanym roztworem a czastkami HAp, powodujac relaksacje struktury
krystalicznej, najprawdopodobniej z powodu obecnosci jonéw PO43- w roztworze.
W oparciu o otrzymane wyniki stwierdzono, Ze uwalnianie hydroksyapatytu do roztworu
nastepuje po 6 tygodniach degradacji, a po 9 tygodniach degradacji jest ono coraz
silniejsze.

Koreluje to z wynikami przenikania jonéw, w ktérych obecnos$¢ jonéw wapnia
i fosforu odnotowano po 6 tygodniach. Swiadczy to o tym, ze w pierwszych etapach
degraduje czeS¢ powtoki zawierajgca substancje aktywng, a nastepnie zastosowana
warstwa przejsciowa. Niestety z powodu zbyt matej grubosci powtoki, zawierajacej DEX,
pomimo podjetych préb okre$lenia kinetyki uwalniania leku, nie udalo sie to.
Otrzymywane podczas badan wyniki byly obarczone zbyt duzymi btedami. Jednakze
wyniki badan przedstawione w pracy pozwalaja sadzi¢, Ze nastepujaca w pierwszych

etapach degradacja powtoki prowadzi do uwolnienia substancji aktywnej. Zapewnienie
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takiej degradacji powtoki polimerowej i co za tym idzie stopniowego uwalniania
zawartych w powtoce substancji, pozwala na obnizenie ryzyka infekcji i stanu zapalnego
w pierwszym etapie degradacji powtoki. A nastepnie, uwalniany HAp moze wspomagaé
proces regeneracji tkanki kostnej w fazie formowania kostniny.

Wszystkie materiaty stosowane na implanty muszg wykazywa¢ brak dziatania
cytotoksycznego. Wyniki badan przezywalnosci komoérek, swiadczg o tym, ze wszystkie
analizowane prébki wykazujag brak cytotoksycznosci (przezywalnos¢ 94 - 100%)
(Rysunek 36Rysunek 39). Ponadto wyniki aktywnos$ci dehydrogenazy mleczanowej LDH
wskazujg, ze dodatek hydroksyapatytu i deksametazonu obniza cytotoksyczno$¢ powtoki
PLGA (Rysunek 40).

Cytokiny prozapalne sg zwigzkami odpowiedzialnymi za inicjacje i modulacje
odpowiedzi immunologicznej w organizmie podczas infekcji, uszkodzen tkankowych lub
stanéw chorobowych. Podwyzszone poziomy cytokin w badaniach in vitro wskazuja
toksycznos$¢ ostra. Otrzymane w pracy wyniki dowodza, Ze obnizenie stezenia cytokin
zachodzi poprzez zastosowanie deksametazonu w powtoce (Rysunek 41Rysunek 42).
Poziom cytokin utlenianego anodowo stopu Ti6Al7Nb bez powtoki oraz z powtoka PLGA,
jest znacznie wyzszy niz w przypadku powtoki HAp+DEX. Pozwala to sadzi¢, ze zawarta
w powtoce substancja aktywna dziata w sposéb przeciwzapalny oraz moze ograniczac
infekcje.

Reasumujgc, otrzymana w pracy powtoka polimerowa, zawierajgca
hydroksyapatyt oraz deksametazon charakteryzuje sie ciaggloScia, jednorodnoscia
oraz stosunkowo dobrg adhezja. Powtoka wykazuje chropowatos¢, ktora zgodnie
z danymi literaturowymi moze promowac integracje z koScig, jednak jej hydrofilowa
powierzchnia poprawia wtasciwosci osteokonduktywne, jednocze$nie ograniczajac
réwniez adhezje bakterii i powstawanie biofilmu, odpowiedzialnego za inicjacje infekcji.
Wyniki badan elektrochemicznych sugeruja dobra odpornos$¢ korozyjng proébek
z naniesiong powtoka, ktéra ponadto spetnia funkcje barierowa, w znaczny sposéb
ograniczajac przenikanie jonoéw z powierzchni stopu do $rodowiska. Wskazuje to na
poprawe biokompatybilnosSci wzgledem utlenianego stopu Ti6Al7Nb. Wyniki zmian masy
molekularnej polimeru, udowadniajg, Zze dodatek HAp oraz DEX wptywa na kinetyke
degradacji powtloki, nieznacznie jg spowalniajgc. Uwalnianie substancji zachodzi
w sposoOb stopniowy i staly, czego potwierdzeniem sg wyniki przenikania jonow Ca i P

oraz badania XRD. Co istotne z punktu widzenia zastosowania na implanty, natozona
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powtoka nie powoduje efektu cytotoksycznego. Ponadto zmniejszenie aktywnosci cytokin

prozapalnych $wiadczy o jej przydatnosSci w zapobieganiu infekcji i stanéw zapalnych.
Analiza danych literaturowych oraz wyniki zrealizowanych badan wskazuja

na potrzebe precyzyjnego okreslenia kinetyki uwalniania deksametazonu oraz okreslenie

przydatnosci natozonej powtoki na implantach w warunkach klinicznych.
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6. Wnioski

Na podstawie uzyskanych wynikow badan sformutowano nastepujace wnioski

i spostrzezenia:

1.

Biodegradowalna  powloka  polimerowa, zawierajgca  hydroksyapatyt
i deksametazon, jest transparentna, ciggta i jednorodna. Dodatek HAp i DEX
poprawia adhezje powtoki do metalowego podtoza.

Polimerowa powloka HAp+DEX charakteryzuje sie  wtaSciwosciami
hydrofilowymi. Dodatek HAp i DEX wptywa na wzrost chropowato$¢ powierzchni.
Biodegradowalna powtoka polimerowa HAp+DEX charakteryzuje sie dobra
odpornoscig korozyjng. Stanowi bariere dla jondéw pierwiastkow stopowych
Ti6Al7Nb uwalnianych do Srodowiska, w znaczacy sposob ograniczajac ich ilos¢.
Dodatek hydroksyapatytu oraz deksametazonu wptywa na spowolnienie
degradacji powtoki polimerowej. Kanapkowa struktura powtoki umozliwa
stopniowe uwalnianie zawartych w powtoce substancji. Uwalnianie HAp
obserwuje sie od 6 tygodnia i jest ono ciggte.

Powtoka HAp+DEX nie wykazuje dziatania cytotoksycznego. Zawarty w powtoce

deksametazon ogranicza aktywnos$c¢ cytokin prozapalnych.
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Ocena wlasnosci fizycznych i chemicznych biodegradowalnych powlok

polimerowych zawierajacych hydroksyapatyt i substancje aktywna

Streszczenie

W rozprawie doktorskiej podjeto tematyke modyfikacji utlenianego anodowo
stopu tytanu Ti6Al7Nb, przeznaczonego na implanty do osteosyntezy. Pomimo jego
popularnosci, ze wzgledu na degradacje w $Srodowisku tkankowym, a co za tym idzie,
uwalnianie produktéw degradacji do organizmu, niezbedne jest zapewnienie mu
biokompatybilno$ci przez modyfikacje powierzchni. Kolejny powazny problem, zwigzany
z operacyjnym leczeniem ztaman, stanowi wysokie ryzyko infekcji i zakazen
okotowszczepowych, ktére moga prowadzi¢ do zaburzen zrostu kostnego, wydtuzenia
czasu rekonwalescencji i pogorszenia komfortu zycia pacjenta. W celu ograniczenia tych
probleméw  zaproponowano modyfikacje = powierzchni  poprzez natozenie
biodegradowalnej powtoki polimerowej, zawierajgcej hydroksyapatyt oraz substancje
aktywng (deksametazon).

Realizacja opracowanego programu badawczego umozliwita ocene wtasciwosci
fizycznych i chemicznych biodegradowalnej powtoki polimerowej zawierajacej
deksametazon i hydroksyapatyt, oraz ocene jej przydatnosci do zastosowan na implanty
w ortopedii i traumatologii. W celu realizacji podjetej tematyki dla naniesionej metoda
natryskiwania ultradzwiekowego powtoki przeprowadzono badania wtasciwosci
fizycznych i chemicznych, badania odpornosci korozyjnej, cytotoksycznosci oraz
oznaczenia cytokin prozapalnych. Otrzymana powtoka charakteryzuje sie ciggtoscig,
jednorodnoscia i dobrg adhezjg do podtoza. Ponadto wykazuje wtasciwosci hydrofilowe.
Zastosowana powtoka polimerowa wptyneta na poprawe odpornosci korozyjnej stopu
oraz zmniejszenie ilo$ci jonoéw pierwiastkéw stopowych, przenikajacych do srodowisko.
Zawarty w powloce deksametazon wplywa na ograniczenie aktywnoSci cytokin
prozapalnych, a wytworzona powtoka nie powoduje efektu cytotoksycznego.

Otrzymane w pracy wyniki badan wskazujg, Zze powtoka PLGA, zawierajgca HAp
oraz DEX moze poprawia¢ biokompatybilno$¢ implantéw do osteostyntezy, stanowigc
bariere dla uwalnianych z powierzchni jon6w metali stopowych. Omawiania powtoka
moze wspieraé proces rekonwalescencji przez obnizanie ryzyka zakazenia
okotowszczepowego i ograniczenie koniecznosci ogélnoustrojowej farmakoterapii oraz

stymulacje zrostu kostnego przez uwalniany z powierzchni hydroksyapatyt.
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Evaluation of physical and chemical properties of biodegradable

polymer coatings containing hydroxyapatite and active substance

Abstract

The doctoral dissertation addresses the modification of anodically oxidized
Ti6Al7Nb titanium alloy for osteosynthesis implants. Despite its popularity, due to its
degradation in the tissue environment and the resulting release of degradation products
into the body, it is necessary to ensure its biocompatibility by surface modification.
Another major problem associated with surgical treatment of fractures is the high risk of
peri-implant infections and contamination, which can lead to impaired bone fusion,
prolonged recovery time and decreased patient comfort. In order to reduce these
problems, it was proposed to modify the surface by applying a biodegradable polymer
coating containing hydroxyapatite and an active substance (dexamethasone).

Implementation of the developed research program made it possible to evaluate
the physical and chemical properties of the biodegradable polymer coating containing
dexamethasone and hydroxyapatite, and to assess its suitability for implant applications
in orthopedics and traumatology. In order to implement the undertaken subject matter,
physical and chemical properties, corrosion resistance, cytotoxicity and pro-
inflammatory cytokine determination were carried out for the coating applied by
ultrasonic spraying. The obtained coating is characterized by continuity, homogeneity and
good adhesion to the substrate. In addition, it exhibits hydrophilic properties. The applied
polymer coating improved the corrosion resistance of the alloy and reduced the amount
of alloying element ions penetrating into the environment. The dexamethasone contained
in the coating has an effect on reducing the activity of pro-inflammatory cytokines, and
the produced coating does not cause a cytotoxic effect.

The results obtained in this study indicate that the PLGA coating, containing HAp
and DEX, can improve the biocompatibility of osteostynthesis implants by acting as
a barrier to alloy metal ions released from the surface. The coating in question may
support the recovery process by lowering the risk of peri-implant infection and reducing
the need for systemic pharmacotherapy, as well as stimulating bone fusion by

hydroxyapatite released from the surface.
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