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PrRzEDMOWA

Niniejsza rozprawa doktorska zostata przygotowana pod opieka naukowg Pani dr inz.
Maltgorzaty Gazinskiej oraz Pana prof. dr hab. inz. Andrzeja Trochimczuka na Wydziale
Chemicznym Politechniki Wroctawskie;j.

Dysertacja naukowa pt. ,,Polimerowo - ceramiczne biomateriaty do regeneracji tkanki
kostnej” zawiera streszczenia W jezyku polskim i angielskim, wprowadzenie do tematu, cele
pracy, materialy i metody, wyniki badan, literatur¢ oraz dorobek naukowy autora tejze
rozprawy. Wprowadzenie dotyczy aktualnego stanu wiedzy zagadnien z inzynierii tkanki
kostnej, funkcjonalizacji powierzchni czastek ceramicznych, druku 3D i wytwarzania
dwufazowych rusztowan. W czgsci badawczej opisano modyfikacj¢ powierzchni czastek
ceramicznych z wykorzystaniem L-lizyny, polidopaminy i poli(glikolu etylenowego) oraz
wpltyw modyfikacji czgstek ceramicznych na wilasciwosci fizykochemiczne i biologiczne
kompozytéw z matrycg z poli(L-laktydu). Zaproponowano takze wytwarzanie dwufazowych
struktur z fosforanow wapnia i mikrosfer z poli(L-laktydu) oraz przedstawiono analizg

wiasciwosci fizykochemicznych i biologicznych otrzymanych kompozytow.

Podstawe niniejszej rozprawy doktorskiej stanowig dwie publikacje oraz trzy zgloszenia
patentowe.

e Publikacje:
1. Anna Krokos, Malgorzata Gazinska, Barttomiej Kryszak, Paulina K. Dzienny, Bogusz D.
Stepak, Michat Olejarczyk, Piotr Gruber, Ryszard Kwiatkowski, Agnieszka Bondyra,
Arkadiusz Antonczak, Comparison of thermal, structural and morphological properties of
poly(I-lactide) and poly(l-lactide)/ hydroxyapatite microspheres for laser sintering processes,
Polimery, 2020, t. 65, nr 9, s. 605-612.
2. Malgorzata Gazinska, Anna Krokos, Magdalena J. Kobielarz, Marcin Wtodarczyk, Paulina
Skibinska, Bogusz D. Stepak, Arkadiusz Antonczak, Milena Morawiak, Przemystaw Plocinski,
Karolina Rudnicka, Influence of hydroxyapatite surface functionalization on thermal and
biological properties of poly(L-Lactide)- and poly(L-Lactide-co-Glycolide)-based composites,

International Journal of Molecular Sciences, 2020, vol. 21, nr 18, art. 6711, s. 1-21.

e Zgloszenia patentowe:



1. Malgorzata Gazinska, Anna Krokos, Milena Morawiak, Jacek Piglowski, Materialy

ceramiczne W postaci powierzchniowo modyfikowanych czgstek oraz sposob ich wytwarzania,

Zgtoszenie patentowe nr P 427351 z 10.10.2018.

2. Malgorzata Gazinska, Anna Krokos, Milena Morawiak, Kompozyty polimerowo -

ceramiczne oraz sposob ich wytwarzania, Zgtoszenie patentowe nr P 432700 z 27.01.2020r.

3. Anna Krokos, Matgorzata Gazinska, Ewelina Ortyl, Michal K. Grzymajto, Konrad

Szustakiewicz, Lidia Ciotek, Modyfikowane bioszkto do wytwarzania bioaktywnych

kompozytow polimerowych i sposob modyfikacji bioszkta do wytwarzania bioaktywnych

kompozytow polimerowych, Zgtoszenie patentowe nr P 440261 z 28.01.2022r.

Badania do rozprawy doktorskiej zostaly przeprowadzone:

w ramach projektu ,,Multifunkcyjne materiaty kompozytowe o wlasciwosciach
przeciwbakteryjnych i pro-regeneracyjnych do rekonstrukcji tkanki kostnej”

GlassPoPep, finansowanego przez Narodowe Centrum Badan i Rozwoju NCBIR
(Techmatstrateg 2/406384/7/NCBR/2019).

8 Narodowe Centrum

Badar i Rozwoju g |C1 SS'@®

w ramach projektu ,,Laser modification of bioresorbable polymeric materials in thermal

processes of additive manufacturing” finansowanego ze srodkéw Narodowego Centrum

Nauki NCN (UMO-2017/27/B/ST8/01780).

N NARODOWE CENTRUM NAUKI

w ramach zagranicznego stazu pod kierownictwem Prof. Dr. Michaela Gelinsky’ego
w Centre for Translational Bone, Joint and Soft Tissue Research, Faculty of Medicine
Carl Gustav Carus, Technische Universitdt Dresden (Drezno, Niemcy) finansowanego
przez organizacj¢ DAAD - Deutscher Akademischer Austauschdienst (Niemiecka
Centrala Wymiany Akademickiej).

U

Zentrum
fiir Translationale Knochen-,
Gelenk- und

DAAD Deutscher Akademischer Austauschdienst
German Academic Exchange Service

Weichgewebeforschung




Pomystodawca modyfikacji powierzchni czastek hydroksyapatytu z wykorzystaniem L-
lizyny i poli(glikoli etylenowych) o réznych masach czasteczkowych jako napetniaczy do
polimerowo — ceramicznych kompozytow opartych na PLLA i PLLGA byta dr inz. Matgorzata
Gazinska, promotor pomocniczy tejze rozprawy. Przedmiotem tego pomystu jest wspolna
publikacja Influence of hydroxyapatite surface functionalization on thermal and biological
properties of poly(L-Lactide)- and poly(L-Lactide-co-Glycolide)-based composites oraz
wspolne zgloszenia patentowe nr P 427351 iP 432700. Moim udzialem byla praca
laboratoryjna w otrzymywaniu zmodyfikowanych czgstek hydroksyapatytu i wytwarzaniu
kompozytéw z matrycag PLLA i PLLGA oraz wykonywanie analiz spektralnych, termicznych
I pomiarow zwilzalno$ci powierzchni. W niniejszej pracy doktorskiej opis analizy DSC
kompozytow PLLA z hydroksyapatytem modyfikowanym L-lizyng i poli(glikolami
etylenowymi) zaczerpnigto ze wspoélnej, wyzej wymienionej publikacji, ktory przygotowywata
dr inz. Matgorzata Gazinska. Obrazy SEM czastek hydroksyapatytu modyfikowanego L-lizyng
I poli(glikolami etylenowymi) wykonywata dr inz. Magdalena Kobielarz. Obrazy z mikroskopu
optycznego opracowat dr inz. Bogusz Stepak. Badania biologiczne modyfikowanych czastek
hydroksyapatytu i materiatow kompozytowych wykonywat zespot wspotautorow tej publikacji
z Katedry Immunologii i Biologii Infekcyjnej, Instytut Mikrobiologii, Biotechnologii
i Immunologii, Wydziatu Biologii i Ochrony Srodowiska Uniwersytetu Eodzkiego.

Dr inz. Malgorzata Gazinska byla réwniez inicjatorem pomystu modyfikacji czastek
bioaktywnego szkta L-lizyng w projekcie GlassPoPep. Modyfikowane czastki bioaktywnego
szkta zastosowano w kompozytach z matryca z poli(adypinianu glicerolu). Sposéb modyfikacji
bioaktywnego szkla z wykorzystaniem czynnikow sprze¢gajacych zaproponowata mgr inz.
Anna Krokos. Sposéb ten zastrzezono W zgloszeniu patentowym nr P 440261, za ktory

otrzymata nagrodg¢ specjalng w konkursie Student Wynalazca 2023.



STRESZCZENIE — JEZYK POLSKI

Liczba uszkodzen ko$ci wsrdd spoteczenstwa rosnie idotyczy ztaman urazowych,
zlaman bedacych nastepstwem postepujacej osteoporozy oraz ubytkéw kostnych po resekeji
guzow. Dlatego rozwdj nowych, syntetycznych, biokompatybilnych i bioresorbowalnych
materiatdéw implantacyjnych cieszy si¢ duzym zainteresowaniem W dziedzinie inzynierii tkanki
kostnej. Poszukiwania naukowcoéw dotyczg nowych biomateriatdéw i sposobow formowania ich
w rusztowania kostne, ktore beda stymulowac proces osteointegracji po implantacji. Wymaga
si¢, aby takie materiaty ulegaty jednoczes$nie resorpcji na korzy$¢ odrastajacej, natywnej tkanki
kostnej.

W niniejszej pracy zaprezentowano nowe sposoby modyfikacji chemicznej powierzchni
czastek hydroksyapatytu i bioaktywnego szkta, ktore s3a powszechnie stosowane
w kompozytach polimerowo — ceramicznych oraz zaproponowano dwufazowe rusztowania
kostne sktadajace si¢ z fosforanow wapnia i mikrosfer z poli(L-laktydu) (PLLA). Do
funkcjonalizacji powierzchni czastek hydroksyapatytu wykorzystano L-lizyng, ktora promuje
adhezje i proliferacj¢ osteoblastow, oraz polidopamine, ktora oprocz wlasciwosci adhezyjnych
i bioaktywnych jest takze materialem o wysokim powinowactwie do komorek
kosciotworczych. Zastosowane L- lizyna i polidopamina stanowity tacznik w kowalencyjnym
przytaczeniu poli(glikolu etylenowego) o roéznych masach molowych do powierzchni
ceramicznych. Czastki bioaktywnego szkta modyfikowano L-lizyng z wykorzystaniem
prekursora silanowego oraz karbodiimidowego czynnika sprzegajacego. Nastepnie
funkcjonalizowane czastki ceramiczne wykorzystano do formowania kompozytéw na bazie
PLLA metoda wylewania z rozpuszczalnika. Okreslono wplyw funkcjonalizacji powierzchni
czastek ceramicznych na wlasciwosci fizykochemiczne i biologiczne PLLA oraz oceniono
profile degradacji in vitro kompozytow.

W pracy przedstawiono roéwniez formowanie dwufazowych, makroporowatych
rusztowan z cementu fosforanowo-wapiennego (CPC) i mikrosfer PLLA za pomocg druku 3D
metodg wyttaczania. Opisano sposob wytwarzania mikrosfer PLLA o $rednicy ponizej 50 um,
wlasciwosci reologiczne past do druku 3D oraz wihasciwosci fizykochemiczne i biologiczne
dwufazowych rusztowan CPC/PLLA. Okreslono takze profile degradacji in vitro mikrosfer
PLLA i kompozytow CPC/PLLA.

Na podstawie badan eksperymentalnych potwierdzono efektywnos$¢ rekcji
funkcjonalizacji  czastek hydroksyapatytu L-lizyng 1 poli(glikolem etylenowym)

z karboksylowa grupa koncowa oraz polidopaming 1 poli(glikolem etylenowym)
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Z aminowg/tiolowa grupg koncowa. Zaproponowana metoda funkcjonalizacji czastek
bioaktywnego szkla z wykorzystaniem 3-aminopropylotrietoksysilanu i  L-lizyny
charakteryzowata si¢ najwickszg efektywnos$cig reakcji sprzggania. W wyniku modyfikacji
powierzchni czastek ceramicznych powstaly wielofunkcyjne napetniacze do matryc
polimerowych, ktére mogg peti¢ role czynnikow zarodkujacych, plastyfikujacych
I ugrupowan bioaktywnych. Stwierdzono, iz modyfikacja czastek ceramicznych poprawia
stabilnos$¢ termiczng PLLA i kompozytéw z PLLA i napetniaczy ceramicznych, co ma istotne
znaczenie z perspektywy przetwarzania termicznego kompozytow w celu uzyskiwania
spersonalizowanych konstruktow kostnych. Ponadto, stwierdzono, iz immobilizacja L-lizyny,
polidopaminy i poli(glikoli etylenowych) na czastkach ceramicznych wspiera proces
mineralizacji kompozytéw polimerowo-ceramicznych. Zaprezentowane nowe kompozyty sg
cytozgodne wobec mysich fibroblastow L929 1 ludzkich osteoblastéw hFOB 1.19.

Na podstawie badan fizykochemicznych dla uktadow CPC/PLLA stwierdzono, iz
wzrost zawartosci mikrosfer PLLA w pastach kompozytowych do wyttaczania rusztowan
powoduje wzrost lepkosci uktadow i jednoczes$nie wyttaczanie stabilnych rusztowan, uzyskujac
zalozong makroporowato$¢ konstruktow. Z uwagi na stabg adhezje na granicy faz CPC
i mikrosfer PLLA wytrzymato§¢ mechaniczna kompozytow jest mniejsza niz rusztowan
kontrolnych CPC. Te dwufazowe rusztowania oraz wyjsciowe mikrosfery PLLA indukuja
proces mineralizacji w sztucznym roztworze ustrojowym w trakcie 28 tygodni prowadzenia
eksperymentu. Stwierdzono, iz mikrosfery PLLA nie wptywaja na szybkos¢ degradacji
rusztowan CPC/PLLA 1 nie powoduja powstawania nowych porow w usieciowanych pasmach
cementu CPC w czasie, w ktorym prowadzono badania degradacji. Wytworzone kompozyty
CPC/PLLA nie sg cytotoksyczne i wspierajg adhezje, proliferacj¢ i migracje mezenchymalnych
komorek macierzystych hTERT-MSC na catej powierzchni rusztowan oraz w wytworzonych
makroporach.

Zaprezentowane nowe kompozyty polimerowo-ceramiczne wykazujg potencjat do

zastosowan w regeneracji tkanki kostne;.
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STRESZCZENIE — JEZYK ANGIELSKI

The number of bone injuries among the society is growing and concerns traumatic
fractures, fractures resulting from progressive osteoporosis and bone defects after tumors
resection. Therefore, the development of new, synthetic, biocompatible and bioresorbable
implant materials establishes interest in the field of bone tissue engineering. Researchers are
looking for new biomaterials and methods of forming them into bone scaffolds that will
stimulate the process of osseointegration after implantation. It is required that such materials
should simultaneously resorption in favor of the regrowing native bone tissue.

This PhD thesis demonstrates new methods of chemical surface modification of
hydroxyapatite and bioactive glass particles, which are commonly used in polymer-ceramic
composites, as well as biphasic bone scaffolds consisting of calcium phosphates and poly(L-
lactide) (PLLA) microspheres. L-lysine, which promotes the adhesion and proliferation of
osteoblasts, and polydopamine, which, apart from adhesive and bioactive properties, is also
a material with high affinity for bone-forming cells, were used to functionalization the surface
of hydroxyapatite particles. The L-lysine and polydopamine were used as a linker in the
covalent attachment of poly(ethylene glycol) with different molar masses to ceramic surfaces.
The bioactive glass particles were modified with L-lysine using a silane precursor and
a carbodiimide coupling agent. The functionalized ceramic particles were then used to form
PLLA-based composites by solvent casting. Influence of surface functionalization of ceramic
particles on the physicochemical and biological properties of PLLA was determined and the in
vitro degradation profiles of the composites were evaluated.

The paper also presents the formation of biphasic, macroporous scaffolds consisted of
calcium phosphate cements (CPC) and PLLA microspheres using extrusion-based 3D printing.
The method of manufactured PLLA microspheres with a diameter of less than 50 pum, the
rheological properties of pastes for 3D printing and the physicochemical and biological
properties of biphasic CPC/PLLA scaffolds are described. In vitro degradation profiles of
PLLA microspheres and CPC/PLLA composites were also determined.

Based on experimental studies, the effectiveness of functionalization of hydroxyapatite
particles with L-lysine and poly(ethylene glycol) with a carboxyl end group as well as
polydopamine and poly(ethylene glycol) with an amine/thiol end group was confirmed. The
proposed method of functionalization of bioactive glass particles wusing 3-
aminopropyltriethoxysilane and L-lysine was characterized by the highest efficiency of the

coupling reaction. As a result of surface modification of ceramic particles, multifunctional
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fillers for polymer matrices were created, which can act as nucleating agents, plasticizers and
bioactive groups. It was found that the modification of ceramic particles improves the thermal
stability of PLLA and composites of PLLA and ceramic fillers, which is important from the
perspective of thermal processing of composites to obtain personalized bone constructs. In
addition, it was found that the immobilization of L-lysine, polydopamine and poly(ethylene
glycols) on ceramic particles supports the process of mineralization of polymer-ceramic
composites. The presented new composites are cytocompatible towards L929 mouse fibroblasts
and hFOB 1.19 human osteoblasts.

Based on the physicochemical studies for the CPC/PLLA systems, it was found that the
increase in the content of PLLA microspheres in composite pastes for extrusion of scaffolds
causes an increase in the viscosity of the systems, as well as obtaining stable scaffolds after
extrusion with the assumed macroporosity of the constructs. Due to poor adhesion on the
interface between CPC and PLLA microspheres, the mechanical strength of the composites is
lower than the CPC control scaffolds. These biphasic scaffolds and the PLLA microspheres
induce the mineralization process in the simulated body fluid during the 28 weeks of
experiment. It was found that the PLLA microspheres did not affect the rate of degradation of
the CPC/PLLA scaffolds and did not cause the formation of new pores in the crosslinked strands
of the CPC during the degradation tests. The manufactured CPC/PLLA composites are not
cytotoxic and support the adhesion, proliferation and migration of \TERT-MSC mesenchymal
stem cells on the entire surface of the scaffolds and inwards the macropores.

The presented new polymer-ceramic composites exhibit the potential for applications in

the regeneration of bone tissue.
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|. AKTUALNY STAN WIEDZY
1. WSTEP — INZYNIERIA TKANKOWA | MEDYCYNA REGENERACYJNA

Poszukiwanie innowacyjnych rozwigzan w celu poprawy zdrowia ludzi izwierzat
wcigz stanowi globalne wyzwanie. Wérod wielu strategii zmierzajacych do osiagnigcia tego
celu inzynieria tkankowa I medycyna regeneracyjna oferujg obiecujgce podejscie do aktualnych
potrzeb pacjentdow. Sprzyja temu rozpowszechnienie studiow nauk interdyscyplinarnych,
taczacych inzynierie materiatowg i biomechanik¢ z naukami chemicznymi, biologicznymi
i medycyng. Efektem inzynierii tkankowej | medycyny regeneracyjnej sg przeszczepy 0raz
uzupehnienia narzadow i tkanek prowadzace do przywrocenia, zastgpienia lub podtrzymania
podstawowych funkcji uszkodzonych tkanek lub narzaddéw. Inzynieria tkankowa laczy
rusztowania, komorki iczynniki wzrostu wcelu regeneracji tkanek lub odbudowy
patologicznie zmienionych tkanek i narzagdéw, podczas gdy medycyna regeneracyjna obejmuje
inzynieri¢ tkankowa z ,,samoleczeniem” poprzez integracj¢ z innymi Strategiami, w tym terapia
komorkows, terapia genowg |immunomodulacjg, Wcelu wywotania regeneracji
tkanek/narzadéow in vivo. Wraz z intensyfikacjg trendu starzenia si¢ $wiatowej populacji
i rozwoju choréb nowotworowych, rosnie zapotrzebowanie na naprawe lub wymiang
narzadow. Inzynieria tkankowa imedycyna regeneracyjna ma potencjal, aby zaspokoié
przyszie potrzeby pacjentéw [1,2].

Inzynieria tkankowa ewoluowata dzigki wieloptaszczyznowym  badaniom
prowadzonym przy uzyciu zaawansowanych technologii, a wiele jej produktow jest w fazie
zastosowan klinicznych. Wraz ze znacznym postgpem technologii inzynierii tkankowej
zmierza ona w kierunku coraz wigkszego wyrafinowania, w tym strategii w nanoskali do
budowy materialow i synergicznych metod taczenia z komoérkami, czynnikami wzrostu lub
innymi makroczasteczkami. W dziedzinie tej wykorzystuje si¢ dwie gtdéwne strategie, ktore nie
wykluczajg si¢ wzajemnie:

i) rusztowania stuzace jako narzedzia podtrzymujace komorki wysiewane in vitro, ktore sg
stymulowane do wytwarzania macierzy pozakomoérkowej w celu zbudowania struktury tkanki
natywnej nadajacej si¢ do przeszczepu;

i) wykorzystanie rusztowania jako czynnika wzrostu/narzedzia dostarczajacego lek, tak aby po
implantacji mogly si¢ zasiedli¢ komorki z organizmu tworzac nowg tkanke W obrebie
rusztowania.

Struktura i morfologia rusztowan wptywa na zachowanie komorek, dlatego powinny by¢ one

idealnie dopasowane do zamierzonego celu. Wiele typéw komodrek wysiewa si¢ na
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rusztowaniach w celu wytworzenia narzedzi inzynierii tkankowej. Komorki spersonalizowane,
pobrane od pacjenta iuzyte do wysiania na rusztowaniu, moglyby okaza¢ si¢ idealnym
rozwigzaniem. Jednak podej$cie to ma charakter inwazyjny i istnieje ryzyko, ze pobrane
komorki bedg w stanie chorobowym. W zwigzku z tym, wykorzystuje si¢ komorki
przypominajgce tkanke natywng imezenchymalne komoérki macierzyste, ktore mogg si¢
réznicowaé W wiele innych typow komorek np. w adipocyty, chondrocyty czy osteoblasty [1-
3].

Zapotrzebowanie na nowe struktury rusztowan i powtarzalne techniki ich wytwarzania
stalo si¢ sprawa wysokiej wagi. Stosowanie biodegradowalnych polimerow, jak réwniez
kompozytow polimerowych, jest juz powszechne, jednakze sposoby, w jakie te tworzywa sa
modyfikowane i przetwarzane, pozwalaja na dostosowanie ostatecznych, spersonalizowanych
wilasciwos$ci rusztowania. Niniejsza rozprawa doktorska prezentuje kompozyty polimerowo -

ceramiczne, ktore maja potencjalne zastosowanie w inzynierii tkanki kostne;j.

2. INZYNIERIA TKANKI KOSTNEJ

Kosci dziataja jako struktura stabilizujaca w ludzkim ciele i maja za zadanie przenosi¢
gtownie wszystkie obcigzenia mechaniczne w celu ochrony innych tkanek i narzadow przed
uszkodzeniem. Liczba uszkodzen kosci wsrdod spoteczenstwa rosnie idotyczy zlaman
urazowych, zlaman bedacych nastepstwem postepujacej osteoporozy oraz ubytkéw kostnych
np. po resekcji guza. Wedlug Miedzynarodowej Fundacji Osteoporozy (IOF) szacunkowa
liczba osob w wieku 50+ z osteoporozg w 2019 r. w Europie wynosita 32 miliony (5,6 %
catkowitej populacji europejskiej w wieku 50+), natomiast szacunkowa liczba ztaman u os6b
w wieku 50+ z przebytym ztamaniem szyjki kosci udowej w 2019 r. wynosita 3 220 181. Co
wigcej, IOF szacuje, ze spodziewana zmiana rocznej liczby zlaman osteoporotycznych
wzrosnie o 1,06 mln w latach 2019 — 2034 (4,28 min w 2019 — 5,34 min w 2034) [4]. Zmiany
W rozktadzie wiekowym spoteczenstw europejskich potwierdzaja powyzsze dane, dlatego
istnieje pilne zapotrzebowanie na nowe materiaty implantacyjne oraz materialy do wypekiania
ubytkow kostnych, stymulujace regeneracj¢ tkanki twarde;.

Standardem dla przeszczepoéw ubytkéw kostnych jest wcigz kos¢ autologiczna. Jednak
takie autoprzeszczepy sg wyraznie ograniczone pod wzgledem dostepnosci, a pobieranie
materialu  od pacjenta wigze si¢ z dodatkowym obcigzeniem organizmu. Obok
autoprzeszczepow istniejg alloprzeszczepy (od innych ludzi) i ksenoprzeszczepy (od zwierzat).

Stosowanie alloprzeszczepow i ksenoprzeszczepow stwarza problemy etyczne | wigze si¢ z
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ryzykiem przeniesienia choroby, odrzucenia ireakcji immunologicznych. Materiaty
implantacyjne wytwarzane przy uzyciu inzynierii tkankowej stanowia obiecujaca alternatywe
do autologicznych, allogenicznych i ksenogenicznych przeszczepdéw kostnych. W tym celu
stosuje si¢ resorbowalne materialy potaczone ze sktadnikami biologicznymi, czyli komdrkami
i czynnikami wzrostu, ktore stymulujg tworzenie nowej tkanki kostnej po implantacji u pacjenta
I resorbuja si¢ na korzy$¢ odrastajgcej, natywnej kosci. Rozwdj nowych, syntetycznych,
bioresorbowalnych materialow kostnych cieszy si¢ duzym zainteresowaniem W terapiach
regeneracyjnych. Dodatkowo, rozwoj w technologii druku 3D sprzyja w wytwarzaniu takich
implantow. W tym rozdziale przedstawiono podstawowy temat dotyczacy anatomii i fizjologii
kosci, komorki uczestniczace W procesie osteogenezy, anastepnie wyzwania stawiane

materiatom implantacyjnym.

2.1. Kos$é

Kos¢ to kompozyt bioceramiczny, ktdry osigga zarowno wysoka wytrzymatosé, jak
I odpornos¢ na pekanie dzigki unikalnej architekturze organiczno-nieorganicznej [5]. Kosé to
hierarchicznie zorganizowana tkanka. Sktada si¢ z 50 do 70 % wag. sktadnikéw mineralnych,
20 do 40 % wag. macierzy organicznej, 5 do 10 % wag. wody i < 3 % wag. lipidow. Matryce
organiczng stanowig glownie wiokna kolagenowe typu i oraz zdecydowanie mniejsza czg$¢
biatek niekolagenowych. Matryca nieorganiczna sktada si¢ z glownie z jonow wapnia
i fosforanow, tworzac heksagonalny krysztat hydroksyapatytu (HAP) [Ca10(POa4)s(OH)2] (rys.
1 A). Krysztat ten moze by¢ uzupehiony i/lub podstawiony réznymi innymi jonami, takimi jak
Na*, K*, Mg?*, COs%, CI" lub F". Natywna kos¢ to faza HAP z niedoborem wapnia [6]. Krysztaly
hydroksyapatytu kosci s3 bardzo mate, mierza okoto 200 A w najwiekszym wymiarze
I wspierajg metabolizm mineratow [7]. Wtdkna kolagenowe kierujg organizacjg krysztalow
HAP. Obecnos$¢ wody W strukturze kosci jest sktadnikiem drugorzedowym, jednak przyczynia
si¢ do ogblnej wytrzymatosci biokompozytu, dziatajac na zasadzie plastyfikatora. Z kolei biatka
niekolagenowe odgrywaja kluczowg role w tworzeniu struktury kostnej [5].

W przeciwienstwie do innych tkanek szkieletowych, takich jak chrzastka, kos¢ stale si¢
reorganizuje i ma wysoka zdolno$¢ samoleczenia. We wezesnym stadium rozwoju kosci, tj.
w rozwoju ptodowym, tworzy si¢ nieuporzadkowana i przypadkowa posta¢ tkanki kostnej,
ktorag nazywa sie tkang koscig (rys. 1 B). Tkana ko$¢ charakteryzuje si¢ przypadkowg orientacja
wiokien kolagenowych, ktore sg mineralizowane przez krysztaty HAP. Mikrostruktura takiej

kosci jest bardzo porowata. Podczas wtornego tworzenia kosci pierwotna tkana koS¢ jest
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przebudowywana do bardziej optymalnej struktury, takiej jak kos¢ blaszkowata, ze wzgledu na
interakcje komorek kosciotworczych i resorpcyjnych kosci (patrz sekcja 2.1.1). Macierz
kostna, w tym wiokna kolagenowe i krysztalty HAP, jest organizowana w koncentryczne
blaszki (rys. 1 B), ktore tworzg osteony systemu kanatéw hawerskich. Koncentryczne blaszki
otaczajg mate kanaty Haversa, ktore zawierajg naczynia krwionosne i wiokna nerwowe. Kanaty
Haversa sa potaczone ze sobg mniejszymi kanatami Volkmanna. Podsumowujac, osteonem
nazywa si¢ pojedyncza jednostk¢ nowych zmineralizowanych, koncentrycznych warstw, kanat
Haversa oraz zawarte w nim naczynia krwionosne i nerwy (rys. 1 C). W obrgbie osteonu
znajduja si¢ wszystkie istotne komorki kostne, takie jak osteoblasty, osteoklasty, osteocyty i ich
komorki prekursorowe. Orientacja zmineralizowanych wiokien kolagenowych w blaszkach,
a tym samym catego osteonu, zalezy od obcigzenia mechanicznego przytozonego do tkanki
kostnej. Z tego powodu wlasciwosci mechaniczne ko$ci natywnej nie moga by¢ latwo
oszacowane, poniewaz kazda kos¢ ludzkiego ciata wykazuje rozne linie sit [5,6,8].

W wigkszej skali rozréznia si¢ dwa rodzaje kosci: ko$¢ korowa (zbita/zwarta)
I gabczastg (rys. 1 D). Kos¢ korowa obejmuje ko$¢ gabczasta wraz ze szpikiem kostnym.
Znajduje si¢ bezposrednio w kontakcie z okostng ima do$¢ gesta strukture, ktora jest
przeplatana osteonami oraz kanatami Haversa i Volkmanna. Pomimo zZe obj¢tos¢ kosci korowej
jest wyraznie mniejsza niz objetos¢ kosci ggbczastej, mozna na nig przypisa¢ ponad 80 % catej
masy kostnej. Kos$¢ gabczasta jest bardzo porowata i ztozona z tak zwanych beleczek. Pory
kosci gabczastej zawieraja szpik kostny z krwiotworczymi komorkami macierzystymi, ktore sa
istotne dla tworzenia uktadu krwiono$nego [6,8]. Whasciwosci mechaniczne kosci zalezg od
typu kosci. Kos¢ korowa jest zdecydowanie twardsza i wykazuje wigksza odporno$¢ na
dziatania mechaniczne. Modut sprezystosci kosci korowej zawiera si¢ W przedziale 3 — 30 GPa,
podczas gdy modut sprezystosci kosci gabczastej jest znacznie nizszy i wynosi 0,02 — 2 GPa
[9]. Omawiajac strukture kosci, zwykle odnosimy si¢ do kosci wtornej, ktora jest czesto
opisywana w kategoriach jej siedmiu hierarchicznych poziomow (rys. 2): nanoskopowe ptytki
hydroksyapatytu, ktére sg zorientowane i|wyréwnane W obrebie samoorganizujacych sig¢
wtokien kolagenowych; wtokienka kolagenowe sg utozone réwnolegle w blaszkach; blaszki sa
utozone koncentrycznie wokot naczyn krwiono$nych, tworzac osteony; ostatecznie osteony sg
albo gesto upakowane w kosci korowej, albo zawierajg beleczkowatg sie¢ mikroporowatej
kosci, okreslanej jako kos$¢ gabczasta [5].

Analizujgc powyzsze, ko$¢ jest to zywa, silnie unaczyniona, dynamiczna,
zmineralizowana tkanka taczna, ktora charakteryzuje si¢ twardoscia, spre¢zystoscia

I mechanizmami wzrostu oraz zdolnos$cia do samoregeneracji I naprawy. Kos¢ w swoim
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naturalnym $rodowisku jest zaangazowana W ciagly cykl resorpcji i1 odnowy, przechodzac

ciggla wymiane¢ chemiczng i przebudowe strukturalng [8].

C

D osteon
nerw

kos¢
gabczasta

4775
| ?
2\
«‘ A Ly A

" ! 0

i 5

: e} \

: | - szpik kostny

kanat Haversa ) -/

Rysunek 1. Anatomiczna struktura kosci. Heksagonalna komérka elementarna hydroksyapatytu [7](A).
Konwersja kosci tkanej W kos¢ blaszkowatq (B). Struktura osteonu (C). Ogdlna struktura kosci z uwzglednieniem
kosci korowej, ggbczastej oraz szpiku kostnego [10] (D).

kos¢ korowa — |

Rysunek 2. Anatomiczna struktura kosci. Hierarchiczne poziomy struktury kosci wtornej, zaprezentowanej przez
Weiner'a i Wagner'a; pobrano z Olszta M. J. i in., 2007 [5] (A). Przekrojowa glowa kosci udowej cztowieka
ukazujgca roznice W strukturze kosci; pobrano z Hing K. A., 2004 [8](B).
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2.1.1. Cytologia kosci

Zmineralizowana tkanka kostna zawiera trzy rozne typy komorek specyficznych dla kosci,
atakze ich prekursory: osteoblasty, osteoklasty iosteocyty (rys. 3). Wszystkie trzy typy
komorek kostnych komunikujg sie ze sobg ze pomoca specjalnych sygnatéw w dynamicznie
regulowanym procesie, co skutkuje wzajemng regulacjg dla tworzenia i resorpcji tkanki
kostnej. Rownowaga miedzy tworzeniem kosci a resorpcja kosci w miejscach przebudowy
kosci jest kontrolowana przez parakrynne iautokrynne czynniki wzrostu, w tym biatka
morfogenetyczne kosci (BMP), transformujgcy czynnik wzrostu  (TGF- B), insulinopodobny
czynnik wzrostu (IGF-1), zasadowy czynnik wzrostu fibroblastow (bFGF), ptytkopochodny
czynnik wzrostu (PDGF), aktywator receptora ligandu czynnika jadrowego NF-«xB (RANKL)
oraz osteoprotegryny (OPG) [11]. Wzrost i przebudowa tkanki kostnej sg zwigzane z funkcja
uktadu odpornosciowego. Stata resorpcja kosci jest napedzana przez osteoklasty, ktore sg
uwazane za wysoce wyspecjalizowane komorki odpornosciowe. Roznicowanie komorek
osteoklastow jest napedzane przez ten sam szlak NF-kB (RANKL), ktory ma kluczowe
znaczenie dla funkcji réznych komoérek odpornosciowych. Liczne zaburzenia zapalne mogg
negatywnie wptywac na tworzenie kosci I gojenie si¢ zkaman kosci, co wskazuje na znaczenie
wzajemnego oddziatywania miedzy tkanka kostng a uktadem odporno$ciowym. W zwigzku z
tym materiaty dedykowane do regeneracji kosci nie mogg by¢ immunogenne inie moga
sprzyja¢ stanom zapalnym W miejscu przeszczepu [12]. Zrozumienie interakcji miedzy
komorkami  kostnymi ma kluczowe znaczenie W opracowywaniu nowych podejsé
terapeutycznych w przypadku choréb zwigzanych z resorpcja kosci (np. osteoporoza) lub
tworzeniem kosci (np. choroba Pageta). Umozliwiaja one rowniez dobranie optymalnych
szklakéw badawczych w celu okreslenia aktywnosci biologicznej projektowanych materiatow

implantacyjnych.

Osteoblasty — komorki kosciotworcze

Osteoblasty to dojrzate komorki liniit mezenchymalnej. Komorki jednojadrzaste majace
wielkos$¢ ok. 20 um i przejmujg funkcje syntezy nowej kosci (osteogenezy). Osteoblasty mozna
znalez¢ na wewnetrznych $cianach kanatéw hawerskich (rys. 1 C i 3) oraz na powierzchni
beleczek, gdzie wydzielaja organiczng macierz kosci, zwlaszcza kolagen typu 1. Po syntezie
macierzy zewnatrzkomorkowej osteoblasty wykazuja ekspresje enzymu fosfatazy alkalicznej
(ALP). ALP dostarcza duza ilos¢ jonéw fosforanowych, ktore w obecnosci jondw wapnia

wytracaja si¢ do faz mineralnych fosforanu wapnia, przeksztatcajac si¢ w nanokrystaliczny
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HAP. Zatem aktywno$¢ ALP komorek podobnych do osteoblastéw mozna bada¢ w celu analizy

wczesnych etapow tworzenia kosci [5,6,8,13-15].
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Rysunek 3. Komorki tworzgce tkanke kostng pochodzq z mezenchymalnej (osteoblasty i osteocyty) lub
hematopoetycznej (osteoklasty) linii komorek macierzystych (A). Osteoblasty (OBs), osteocyty (OCs),
specyfikacja osteoklastow (OCL). Fuzja i dojrzewanie osteoklastow (OCL): (1) migracja, (2) rozpoznanie
partnera, (3) adhezja, (4) fuzja. Jednojqdrzaste prekursory osteoklastow migrujq z jamy szpiku kostnego do
miejsc resorpcji na powierzchni kosci. PreKursory osteoklastow selektywnie rozpoznajg swoich partneréw
fuzyjnych, po czym nastepuje fuzja komorka-komorka i dojrzewanie [15] (B).

Osteocyty — komorki dojrzalej tkanki kostnej

Gdy osteoblast wypelni cate swoje otaczajace srodowisko zmineralizowang macierza,
przeksztalca si¢ W osteocyt. Osteocyty pozostaja W zmineralizowanej macierzy imaja
morfologi¢ dendrytyczng, co umozliwia im kontakt miedzy komorkami (rys. 3). Stanowig 90 —
95 % wszystkich komorek kosci i sag w kontakcie z naczyniami krwiono$nymi zapewniajac

wymiang substancji odzywczych i metabolitow [5,6,8,13-15].

Osteoklasty — komorki kosciogubne

Osteoklasty to komorki wielojadrzaste, ktdre sg rdznicowane z monocytow lub
makrofagdéw i nalezg do linii hematopoetycznej (komorek macierzystych szpiku kostnego).
Wielkos¢ osteoklastow dochodzi do 100 pum. Zlokalizowane sg gléwnie na styku kanatu
hawerskiego izmineralizowanej macierzy oraz na beleczkach i dziataja jako komorki
resorbujace kos¢. Leza w zaglebieniach resorpcyjnych na kosci i maja pofatdowang granice —
btong o duzej powierzchni wiasciwej, przylegajac do powierzchni ulegajacej resorpcji.
Osteoklasty zakwaszajg Srodowisko poprzez wydzielanie hydrolazy i uwolnienie protonow, co

powoduje rozpuszczanie zmineralizowanej matrycy. Matryca organiczna jest rozktadana
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enzymatycznie. Rozpuszczone jony sg wewnagtrzkomoérkowo metabolizowane przez

osteoklasty lub przenoszone przez btong do otaczajgcego srodowiska (rys. 3) [5,6,8,13-15].

2.2. Materialy implantacyjne przeznaczone do tkanki kostnej

Zastosowanie konkretnego materialu implantacyjnego uzaleznione jest od jego
funkcjonowania w organizmie cztowieka. W ciggu ostatniego stulecia naukowcy opracowali
szereg biokompatybilnych materiatéw do rekonstrukcji tkanki kostnej, wtym trzy klasy
materiatow, takie jak polimery, metale i ceramika. Obciazenie, jakie musi przenosi¢ implant,
atakze jego zywotnos¢ i bioaktywny charakter to kluczowe parametry przy wyborze
biomateriatu [16]. Na przyktad implant stawu biodrowego korzystnie sktada si¢ z
nieulegajacego degradacji metalu o duzej zywotnosci, takiego jak tytan, ktory jest w stanie
przenosi¢ duze obcigzenia mechaniczne. Tytan lub stopy tytanu sg trwate, odporne na korozje
i wykazujg duze powinowactwo do kosci [17]. Podobnie popularne implanty tytanowe stosuje
si¢ W celu zastgpienia korzeni zgbowych. Z kolei materiaty polimerowe i ceramiczne w postaci
iniekcyjnej lub w formie proszkow, pianek, mat, membran, ktére umozliwiaja odrastanie
natywnej tkanki kostnej mozna stosowa¢ w miejsca do regeneracji w obszarach ciata, ktore nie
przenosza  nieproporcjonalnie  duzego  obciazenia.  Szeroka gama  materialow
biodegradowalnych, takich jak polimery termoplastyczne (np. poli(e-kaprolakton, polilaktyd,
poliglikolid), metale (np. pianki zelaza lub stopy magnezu), bioaktywna ceramika (np.
bioaktywne szkta) Iub hydrozele (np. poli(alkohol winylowy), poli(metakrylan 2-
hydroksyetylu), alginian, hialuronian) badano pod katem ich potencjalnego dziatania jako
substytutow kosci. Te biodegradowalne materialy przejmuja przez okre$lony czas niektore
funkcje anatomiczne oraz zadania fizyczne i mechaniczne, ale ulegaja degradacji na rzecz
odrastajacej tkanki kostnej. Wszystkie materialy biodegradowalne wchodza w interakcje z
komorkami kostnymi, moga by¢ biofunkcjonalizowane czynnikami aktywnymi biologicznie,
I wdrazane do procesu inzynierii tkankowej [16,18-22]. Materiaty implantacyjne lite lub
porowate poddaje si¢ badaniom biologicznym. W pierwszej kolejnosci wykonuje si¢ badania
in vitro jako testy prognostyczne przed badaniami przedklinicznymi (testy cytotoksycznosci
wobec komorek zwierzecych i ludzkich, adhezji, proliferacji) oraz testy in vivo. Nietoksyczne

I biokompatybilne materiaty implantacyjne klasyfikuja si¢ do naprawy i regeneracji kosci [16].
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3. BIODEGRADOWALNE MATERIALY POLIMEROWE

W tym rozdziale zaprezentowano opis biomateriatow polimerowych, W szczegolnosci
poli(L-laktydu) (PLLA, rys. 4 A) w porownaniu do poli(L-laktyd-co-glikolid) (PLLGA) (rys.
4 B). Przedstawiono krotki wstep dotyczacy zastosowan biomedycznych grupy biopolimerow
syntetycznych, nastgpnie uwage skupiono na strukturze, otrzymywaniu i wiasciwosciach
fizykochemicznych PLLA i PLLGA (rozdz. 3.1). Rozdziat 3.2 poswigcono wiasciwos$ciom
resorpcyjnym PLLA i PLLGA.

n n m

Rysunek 4. Wzory strukturalne PLLA i PLLGA.

Biodegradowalne polimery klasyfikowane sg jako: naturalne i syntetyczne polimery.
Szeroko badana grupa syntetycznych polimerow alifatycznych, szczegélnie polilaktyd (PLA)
i jego enancjomery (PDLA lub PLLA) oraz poli(laktyd-co-glikolid) (PLGA), poliglikolid
(PGA), poli(glikol etylenowy) (PEG) i poli(e-kaprolakton) (PCL) jest zatwierdzona przez
Agencje Zywnoéci i Lekéw (FDA) i Europejska Agencje Lekéow (EMA) i znajduje
zastosowanie w sektorach medycznych z wuwagi na ich biokompatybilno$¢ oraz
bioresorbowalnos¢ [23]. Ta grupa polimerow syntetycznych dedykowana do inzynierii tkanki
kostnej, gtéownie jako matryce polimerowe w kompozytach z napetniaczem w postaci
hydroksyapatytu i bioszkta, ktore zostang szerzej omowione W rozdziale 4. Ponadto, materiaty
polimerowe ciesza si¢ duza popularnosciag w wytwarzaniu modeli sercowo — naczyniowych
(stenty, plastry kardiologiczne), jako rusztowania do regeneracji komodrek nabtonka,
w regeneracji  skory, w farmaceutyce w systemach dostarczania lekow, wdruku 3D,
w stomatologii i ortopedii (Szwy i prety chirurgiczne), jako powloki przeciwbakteryjne i $rodki
ochrony osobistej [24].

Nano- lub mikrosfery PLA iPLGA wytwarzane metodami rozpuszczalnikowymi
stosowane sg W inteligentnych systemach dostarczania lekow, takze do terapii i diagnostyki
nowotworow. Systemy te oparte na PLGA moga zawiera¢ hydrofobowe i hydrofilowe leki
chemioterapeutyczne, fotosensybilizatory, antybiotyki, leki przeciwzapalne iinne $rodki
terapeutyczne. Masa czasteczkowa i stosunek laktydu do glikolidu majg wplyw na szybko$¢

uwalniania i degradacji lekow dlatego nosniki PLGA mozna projektowa¢ | modyfikowac tak,
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aby wykazywaty wydluzony czas kragzenia we krwi i miaty zdolno$¢ celowania molekularnego
W zmieniong chorobowo tkankg. Zastosowanie takich systemow pozwala réwniez na okre$lenie
kiedy rozpocznie si¢ leczenie ijak dlugo potrwa, co wplywa na precyzyjno$¢ leczenia
I zmniejszenie toksycznos$ci ogolnoustrojowej [25-28]. Mikrosfery PLA stosuje sie takze
w nowoczesnych technologiach addytywnych do druku 3D porowatych konstruktéw kostnych.
Istniejg nowe rozwigzania W technologii SLS (ang. selective laser sintering), ktore dowodza, iz
spiekanie laserowe proszkéw PLA ogranicza ich degradacj¢ termiczng i w konsekwencji moga
by¢ stosowane do aplikacji medycznych [29,30]. Druk 3D z poliestrow alifatycznych
zrewolucjonizowat takze obszar wszczepialnych, bioresorbowalnych rusztowan uwalniajacych
leki. Zdolnos¢ do dostosowywania itworzenia spersonalizowanych rusztowan moze
potencjalnic pomdc W rozwigzaniu problemow zwigzanych z nieodpowiednim rozmiarem
i konstrukcja stentu, zniesienie pdznej zakrzepicy W stencie i pomoc we wzroscie tetnicy [31].
Do innych zastosowan polimeréw syntetycznych nalezy wytwarzanie hybrydowych powtok
PLLA zawierajacych nanoczastki srebra wykazujace wysoka skutecznos$¢ przeciwbakteryjng
[32].

3.1. Synteza, struktura i wlasciwosci fizykochemiczne poli(L-laktydu)

PLLA i PLLGA to biodegradowalne polimery produkowane z surowcow odnawialnych
pochodzenia ro$linnego, takich jak skrobia i cukier. Glowne metody syntezy polilaktydu to
polimeryzacja z otwarciem pierscienia laktydu i polikondesacja kwasu mlekowego. Polimery
na bazie kwasow mlekowych nazywane sg poli(kwasem mlekowym). W obu przypadkach
uzywany jest skrot PLA. Zwigzkiem wyjsciowym do polimeryzacji PLA moze by¢ kwas
mlekowy, posiadajacy chiralny atom wegla, czyli wystepuje W postaci enancjomerow kwasu
L(+)mlekowego lub kwasu D(-)mlekowego lub cykliczny dimer kwasu mlekowego - laktyd
(rys. 5). W zaleznosci od typu enancjomeru kwasu mlekowego otrzymuje sie L-laktyd, D-
laktyd lub mieszaning racemiczng L,D-laktydu. Kwas L-mlekowy otrzymuje si¢ drodze
fermentacji glukozy wobec bakterii Lactococcus lactis LLO018 i Lactobacillus casei sp., kwas
D-mlekowy wobec bakterii Lactobacillus delbrueckii LD0025 i Sporolactobacillus inulinus
S10073. Czysta posta¢ kwasu mlekowego uzyskuje sie¢ na drodze neutralizacji mieszaniny

fermentacyjnej lub z zastosowaniem technologii ultrafiltracji membranowej [33—-35].
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Rysunek 5. Struktura kwasu mlekowego z chiralnym atomem wegla.

Polikondensacja laktydu pozwala na uzyskanie produktu o niskiej masie czasteczkowe;j,
poniewaz trudno jest usungé wod¢ — produktu ubocznego podczas polimeryzacji, co sprzyja
depolimeryzacji. W celu uzyskania duzej masy czasteczkowej PLA niezbedne sa $rodki
sprzggajace, co czyni t¢ metod¢ nieekonomiczng. Zdecydowana wigkszo$¢ prac dotyczy
syntezy PLLA o duzej masie czasteczkowej (~10° Da) z wykorzystaniem metody polimeryzacji
L-laktydu z otwarciem pier§cienia (ROP) (rys. 6). ROP pozwala na lepsza kontrolg procesu
(kontrola stopnia polimeryzacji, sekwencji monomerow, grup koncowych). Do efektywnego
przeprowadzenia reakcji stosuje si¢ zwykle katalizator 2-etyloheksanian cyny(lIl) (Sn(Oct)z,
oktanian cyny II), ktory uzyskat atest FDA. Podczas ROP laktydu nastepuje atak nukleofilowy
tego alkoholanu na laktyd, po ktérym nastepuje otwarcie pierscienia. Ta metoda prowadzi do
otrzymania semikrystalicznego PLLA o temperaturze topnienia T bliskiej 180 °C z grupami
koncowymi W postaci drugorzgdowej grupy alkoholanowej i grupy estrowej [33-35]. Do
polimeryzacji ROP diestrow stosuje si¢ rozne typy katalizatorow metalicznych, takie jak
alkoholany glinu(ll), cyny(ll), butanolany cynku(ll), mleczan cynku(ll), takze chlorek
cyny(Il), amechanizm polimeryzacji katalizowanej przez te katalizatory zostat szeroko
zbadane przez Dechy-Cabaret i in. [33]. W zwigzku z duzym zapotrzebowaniem na polikatyd
ze wzgledow ekonomicznych i ekologicznych zaczgto testowac inne metody polimeryzacji
PLA. Rozwija si¢ synteza enzymatyczna PLLA iPLLGA. Przeprowadzono taka synteze¢
w cieczy jonowej heksafluorofosforanu 1-heksylo-3-metyloimidazoliowego [HMIM][PF6],
w ktorej posredniczy enzym lipaza B z Candida antarctica (Novozym 435) [36]. Inne
doniesienia literaturowe sugerujg polimeryzacje ROP katalizowana enzymatycznie w stanie
stopionym [37]. Zastosowanie biokatalizatoréw enzymatycznych ma te zalete, ze przebiegaja
one W tagodnych warunkach reakcji bez =zanieczyszczen toksycznymi substancjami
organicznymi lub metalami, co moze =zwigkszy¢ ich zastosowanie, szczegodlnie

w zastosowaniach biomedycznych.
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Rysunek 6. Rézne metody syntezy PLLA z kwasu L-mlekowego. Schemat zaproponowany przez Risti¢ i in. [38].

Struktura PGA jest podobna do PLLA, jednakze PLLA wykazuje inne wlasciwosci
chemiczne, fizyczne i mechaniczne z uwagi na obecnos$¢ bocznej grupy metylowej na weglu
alfa (o). PGA syntezuje si¢ rowniez metoda ROP glikolidu w obecnosci Sn(Oct)z (rys. 7). Kwas
glikolowy syntezowany jest chemicznie (w przemysle wytwarzany przez hydroliz¢ kwasu
monochlorooctowego w 50% wodnym roztworze NaOH), biologicznie (wykorzystujac
hydroksyacetonitryl lub glikol jako prekursor oraz hydrolaze¢ nitrylowa lub hydrogenaze
mikrobiologiczng jako czynniki enzymatyczne) lub elektrochemicznie (doniesienia

literaturowe wskazujg na elektrochemiczne utlenianie glikolu etylenowego) [39,40].

o]

P S
o Sn{Oct), { \

. —. ,LO |
x) A “\ o~ T~

0
Rysunek 7. Reakcja polimeryzacji PGA.

Kopolimer L-laktydu i glikolidu PLLGA otrzymuje si¢ na poprzez synteze ROP
cyklicznych dimeréw L-laktydu i glikolu w obecnosci Sn(Oct), jako katalizatora i 1-
dodekanolu jako inicjatora (rys. 8). Wiasciwosci fizykochemiczne PLLGA zalezg od stosunku
wagowego L-laktydu do glikolidu. [41].
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Rysunek 8. Reakcja polimeryzacji PLGA.
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Wiasciwosci fizykochemiczne PLLA i PLLGA, wtym hydroliza, biodegradacja,
wlasciwosci termiczne | mechaniczne, zaleza od ich struktury molekularnej. Wykazano, ze
masa czasteczkowa polimeru i stereochemia, w przypadku chiralnego monomeru laktydu, maja
ogromny wplyw na wiasciwosci fizyczne polimeru. Na przyktad polimery PLLA o masie
czgsteczkowej rzedu milionéw sg semikrystaliczne, podczas gdy polimery poli(D,L-laktydu)
(PDLLA) o podobnej masie czasteczkowej sa amorficzne. Wlasciwosci semikrystaliczne
wykazuje rowniez PGA, natomiast w kopolimerach laktydu i glikolidu krystaliczno$¢ zalezy
od zawartosci glikolidu, co prowadzi do zwigkszenia szybkosci hydratacji i hydrolizy. PLLA
jest bardziej hydrofobowy niz PGA, dlatego bogate w laktyd kopolimery PLLGA s3 mniej
hydrofilowe niz PGA iabsorbuja mniej wody, co prowadzi do wolniejszej degradacji
tancuchoéw polimeru PLLGA w stosunku do PGA, ale szybszej w poréwnaniu do czystego
PLLA. Na podstawie danych literaturowych modut sprezystosci podtuznej dla PLLA jest okoto
dwukrotnie wyzszy niz dla PLLGA. Natomiast wigkszym wydluzeniem przy zerwaniu
charakteryzuje si¢ PLLGA. Oznacza to, ze PLLGA wykazuje mniejsza wytrzymatos¢
mechaniczng przy jednocze$nie wigkszej elastycznosci. Zmiana stosunku laktydu do glikolidu
z 85:15 na 50:50 nie wykazata znaczacych ro6znic mechanicznych. Wigkszy udziat glikolidu
wplywa znaczaco na wlasciwosci termiczne i czas degradacji hydrolitycznej. W kopolimerach
PLGA wraz ze wzrostem udziatu glikolidu znaczaco zmniejsza si¢ temperatura zeszklenia Tg
(~63°CdlaPLLA, ~59 °CdlaPLLGA 85:15, ~ 32 °C dla PLLGA 50:50). Warto zaznaczy¢,
ze warto$¢ Tg dla PLLGA 50:50 jest ponizej temperatur fizjologicznych. Udziat glikolidu
zmniejsza czas degradacji hydrolitycznej, ktory dla czystego PLLA wynosi okoto 12-18
miesi¢cy (doniesienia literaturowe wskazuja, ze do catkowitej resorpcji PLLA potrzeba nawet
6 lat), dla PLLGA 85:15 okoto 5-6 miesigcy, hatomiast dla PLLGA 50:50 czas ten jest bardzo
krotki | wynosi okoto 1-2 tygodnie [12,42—45].

3.2. Wlasciwosci resorpcyjne poli(L-laktydu)

Termoplasty PLLA i PLLGA hydrolizuja w $rodowisku organizmu do bezpiecznych
i dobrze metabolizowanych produktow podczas procesu degradacji takich jak woda
i dwutlenek wegla CO2, Rysunek 9 przedstawia cykl PLA od poczatku syntezy do konca
degradacji. Wyroznia si¢ degradacje hydrolityczng, enzymatyczng, powierzchniows,
objetosciowa, natomiast w organizmie cztowieka PLLA i PLLGA ulegaja procesowi degradacji
hydrolitycznej. Degradacja tancucha polimerowego zachodzi na drodze statystycznego cigcia

tancucha. Wigzanie estrowe w czasteczkach polimerow jest losowo atakowane przez czasteczki
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wody, atancuchy polimerowe sg ci¢te na mniejsze fragmenty. W miar¢ postepu hydrolizy
polimery rozktadaja si¢ na rozpuszczalne w wodzie monomery i oligomery, a nast¢pnie na
wode i dwutlenek wegla, ktore sa wydalane z organizmu. Na proces degradacji istotny wptyw
ma krystalicznos$¢, masa czgsteczkowa, zawartos¢ L i D laktydu w strukturze PLLA, stosunek
laktydu do glikolidu w strukturach PLLGA, niewatpliwie $rodowisko hydrolizy tj. pH
I temperatura [43,46,47].
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Rysunek 9. Schemat cyklu zyciowego poli(laktydu) W przyrodzie zaproponowany przez Risti¢ i in. [38].
Hydroliza tych polimerow jest jednak zlozonym procesem chemicznym i fizycznym,
obejmujacym absorpcj¢ wody przez matryce, cigcie wigzania estrowego i dyfuzje¢ oligomeru,

co przedstawiono na rysunku 10.
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Rysunek 10. Schemat depolimeryzaji taricucha PLA.
Mniejsza gesto$¢ fazy amorficznej i splgtanych tancuchéw zwigksza prawdopodobienstwo
kontaktu z woda i hydrolize w poréwnaniu do obszaréw krystalicznych z uporzadkowanymi
tancuchami i wigkszej gestosci. Przypadkowe cigcie wigzania estrowego nastepuje podczas

dyfuzji wody do obszaru amorficznego w wyniku rozrywania sity van der Waalsa oraz wigzan

27



wodorowych. Nastepuje rozerwanie wigzan kowalencyjnych, czego wynikiem jest
zmniejszenie masy czasteczkowej, temperatury zeszklenia Tg 1 wzrost stopnia krystalicznosci

polimeru w miar¢ postgpu degradacji. W obszarze krystalicznym degradacja zachodzi

stopniowo, gdy makroczasteczkowy tancuch PLLA zostanie zhydrolizowany do wielu matych
tancuchow czasteczkowych. Wtedy PLLA traci swoja sit¢ kohezyjng (integralnos¢), tancuch
czasteczkowy staje si¢ krotszy a stezenie grupy karboksylowej wzrasta (koncowe grupy
karboksylowe autokatalizujg proces degradacji). Wowczas czasteczki PLLA stajg si¢ bardziej
hydrofilowe irozpuszczaja si¢ w srodowisku wodnym do rozpuszczalnych oligomerow

I monomerow kwasu mlekowego [46-50].

4. BIOMATERIALY CERAMICZNE

Fosforany wapnia (skrot CaP) naleza do klasy biomaterialéw ceramicznych, ktore sg
wysoce biokompatybilne. Materiaty CaP od wielu lat sg szeroko stosowane w inzynierii tkanki
kostnej i zastosowaniach klinicznych ze wzgledu na podobienstwo sktadu do mineralnej fazy
kosci i doskonatg biozgodnosé¢. CaP sa bioaktywne, co oznacza, ze umozliwiaja wytracanie si¢
krysztalbw HAP na ich powierzchni. Ponadto wigkszo$¢ materiatow na bazie CaP ulega
biodegradacji i moze by¢ metabolizowana przez osteoklasty [51,52]. Przypisuje si¢ to ich
chemicznemu podobienstwu do fazy mineralnej tkanki kostnej, jednak nalezy wzia¢ pod uwage
wielko$¢ krysztatéw. Nanokrystaliczne krysztaty CaP wykazuja zblizong resorpcje
osteoklastyczng do naturalnej ko$ci, podczas gdy krysztaty wielkosci mikronéw sg ograniczone
pod wzgledem resorpcji. Dlatego nanokrystaliczne fosforany wapnia moga stuzy¢ jako
syntetyczne analogi naturalnej kosci do zastosowan ortopedycznych [51,53]. Rodzaje CaP
mozna podzieli¢ na fazy wedlug ich stechiometrii, a doktadniej stosuneku molowego jonow
wapnia do fosforu [Ca/P] lub ich rozpuszczalnosci. Rozpuszczalnos¢ faz CaP zalezy nie tylko
od stechiometrii, ale takze od pH i temperatury [54,55].

W niniejszej rozprawie doktorskiej szczegdlng uwage poswiecono modyfikacji
powierzchni czgstek hydroksyapatytu i bioszkta stosowanych jako napetniacz do kompozytow
polimerowo — ceramicznych. Dlatego w tym rozdziale przedstawiono strukture, wiasciwosci
fizykochemiczne i biologiczne fosforanéw wapnia (hydroksyapatytu i cementu fosforanowo-

wapiennego) i bioszkta.
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4.1. Hydroksyapatyt

Hydroksyapatyt (Caio(POas)s(OH)2) to materiat ceramiczny fosforanowo — wapienny.
Doktadny stosunek stechiometryczny Ca/P hydroksyapatytu jest rowny 1,67. HAP jest
najstabiej rozpuszczalng fazg CaP w fizjologicznym zakresie pH. Chemicznie czysty HAP
krystalizuje w jednoskosnej grupie przestrzennej P21/b. W temperaturze powyzej 250 °C
zachodzi przemiana fazowa z jednoskosnej do heksagonalnej, jednak niewielkie
zanieczyszczenia (wakansy, substytuty jonowe, weglany, wodorofosforany, potas, sod,
azotany, chlorki, zastapienie grupy -OH fluorem lub chlorem; jony, ktore sa zwykle
wprowadzane do uktadu wytracajacego wraz z reagentami [56]) stabilizuja heksagonalng
strukture HAP w temperaturze otoczenia. Wynika z tego, ze heksagonalny HAP rzadko jest
fazg stechiometryczna, a bardzo rzadkie monokrysztaty naturalnego HAP zawsze wykazuja
heksagonalng grupe przestrzenng. Heksagonalna struktura HAP z grupg przestrzenng P63/m ma
wymiary komérkia=0b=9,37 A, orazc =6,88 A, a =B =90°, y = 120° (rys. 1 A, sekcja 2.1).
Natywny HAP (niestechiometryczny) ma rowniez strukture heksagonalng [7,54].

Oproécz czystego HAP Caio(PO4)s(OH)2 wyrdznia si¢ takze HAP z niedoborem wapnia
[Ca10-x(HPO4)x(PO4)s-x(OH)2-x (0<x<1)]. Stosunek molowy Ca/P HAP z niedoborem wapnia
wynosi (CDHA) 1,5-1,67, w zwigzku z tym charakteryzuje si¢ wyzsza rozpuszczalnoscia.
Krysztaty CDHA maja bardzo duza powierzchnie wtasciwa, typowo 25-100 m?/g. Po
podgrzaniu powyzej 700 °C, CDHA z Ca/P = 1,5 przeksztalca si¢ w B-TCP, a ten ze stosunkiem
Ca/P 1,5 - 1,67 w dwufazowy zwigzek HAP i 3-TCP [54].

Rozne metody syntezy HAP skutkuja réznymi morfologiami, rozmiarami
i krystaliczno$cig faz. Uzyskanie nanoczasteczkowego HAP jest istotne ze wzglgdu na to, ze
HAP ludzkiej kosci miesci si¢ w zakresie nanometrycznym. Nano HAP ma doskonate
wlasciwosci kliniczne w poréwnaniu z mikrometrycznym HAP. Ponadto stwierdzono, ze nano
HAP poprawia proliferacje komorek i aktywnos¢ komorkowa we wzroscie kosci, co czyni go
bardziej odpowiednim jako biomateriat do implantow kostnych [57]. Syntetyczny HAP mozna
syntetyzowac réznymi technikami, ktére zostaly podzielone ogdlnie na metody suche, mokre
I wysokotemperaturowe. Do metod suchych zalicza si¢ kalcynacje i mielenie prekursorow
chemicznych zawierajacych wapn i fosforan w fazie stalej oraz metod¢ mechanochemiczna
wykorzystujaca $ciskanie, §cinanie lub tarcie poprzez mielenie W celu wywolania przemiany
chemicznej. Do metod mokrych zalicza si¢ chemiczne stracanie w zasadowym pH, hydrolize,
metode¢ hydrotermalng z wysokg temperaturg i cis$nieniem i metodg¢ zol-zel. Wyrdznia si¢ takze

techniki syntezy HAP wspomagane mikrofalami, np. technik¢ mikrofalowg — hydrotermalna.
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Metody wysokotemperaturowe to spalanie i piroliza, sa najrzadziej stosowane z uwagi na staba
kontrol¢ nad parametrami przetworstwa [58-60]. HAP moze by¢ rowniez pozyskiwany
z zasoboéw naturalnych np. kosci odzwierzecych, muszli morskich, skorupek jaj [7,61]. Do
istotnych wlasciwosci HAP zaliczaja si¢ ksztalt i morfologia otrzymywanych czastek, ktore
odgrywaja wazng role¢ we wzmacnianiu kompozytéow iktore zaleza od ukladu
rozpuszczalnikow, srodkow dyspergujacych, stezenia jonow Ca?*, metod suszenia i pH. HAP
otrzymuje si¢ W postaci kulistej, heksagonalnej, w formie pretow, igiet, ptytek, rurek,
whiskersow [60,62,63]. Wptyw pH i stezenia jonéw Ca?* na r6zng morfologic HAP pokazali
w pracy Szterner i Biernat [60] (rys. 11).

Rysunek 11. Obrazy SEM HAP syntezowanych metodq hydrotermalng (200°C, 20 bar, 5h) (a) whiskersy, Ca?*
0,2M, pH 3,1, (b) preciki heksagonalne Ca?* 0,2M, pH 4,2, (C) nanopreciki Ca?* 0,05M, pH 9,0, (d) Ca?* 0,2M,
pH 4,2, (e) Ca?* 0,05M, pH 9,3, (f) Ca?* 0,05M, pH 11.06. Zaczerpnieto z pracy Szternera i Biernat [60].

HAP jest wysoce bioaktywny i osteokonduktywny. Oznacza to, ze wspomaga
regeneracje tkanki kostnej na powierzchni poprzez adhezje, proliferacj¢ i tworzenie macierzy
zewnatrzkomoérkowej przez osteoblasty. Nanokrystaliczny HAP jest bioresorbowalny przez
osteoklasty, co oznacza, ze jest osadzony W procesie przebudowy kosci. Wykazano jednak, ze
resorpcja rusztowan kostnych sktadajgcych si¢ mineratow CaP (gtownie HAP) jest zbyt wolna
dla prawidtowej odbudowy tkanki kostnej [64—-66]. HAP z uwagi na stosunek Ca/P rowny 1,67
jest najmniej rozpuszczalng fazag CaP. W warunkach in vivo szybko$¢ resorpcji zmienia si¢

W obrebie grupy fosforanéw wapnia W nastepujacy sposob a-TCP > B-TCP > HAP. Uwalnianie
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jondéw nieorganicznych W trakcie procesu biodegradacji CaP jest niezbedne do modyfikacji
zachowania komorek 1 zwickszenia osteoindukcyjnosci biomateriatdow. Osteoindukcyjnosé
opisuje zdolno$¢ materiatu do indukowania tworzenia nowej kosci bez obecnosci czynnikow
osteogennych (biomateriaty osteoinduktywne stymuluja roznicowanie komorek macierzystych
oraz osteoprogenitorowych w kierunku osteoblastow). W obecnie dostepnej literaturze
pokazano, ze wszczepione implanty fosforanowo wapienne wykazuja stabg osteointegracje
zpowodu niewystarczajacego unaczynienia 1 sygnatow osteoindukcyjnych. Jednak
biomateriaty dedykowane na rusztowania kostne, ktore majg struktur¢ porowata i odpowiednig
wielko$¢ czastek (skala nano) wplywaja korzystnie na proces osteoindukcji. Caty proces
tworzenia nowej tkanki (procesy osteointegracji i mineralizacji powierzchni czyli tworzenie
bioaktywnej warstwy apatytu na powierzchni implantu) wspiera réwniez biofunkcjonalizacja
powierzchni czgstek CaP [20,67,68].

Fosforany tréjwapniowe TCP

Istniejg dwie formy polimorficzne fosforanéw trojwapniowych (TCP): a- i B-TCP [a/pB-
Ca3(POas)2]. a- iB-TCP powstaja przez rozktad termiczny hydroksyapatytu z niedoborem
wapnia lub reakcje kwasowo-zasadowe w stanie statym miedzy kwasnymi fazami fosforanu
wapnia i zasadami np. CaO. Fazy TCP powstaja, gdy stosunek Ca/P wynosi doktadnie 1,5. Do
powstania 3-TCP konieczna jest temperatura powyzej 800 °C, a do powstania fazy o wymagana
jest temperatura powyzej 1125 °C [54]. Fazy TCP krystalizuja w romboedrycznej grupie
przestrzennej R3c. Roznica migdzy fazami o i B polega na objetosci struktury krystaliczne;.
Skutkuje to rdézng szybkoscia degradacji, chociaz obie fazy sg lepiej rozpuszczalne
w porownaniu z HAP. W roztworach wodnych o-TCP jest bardziej reaktywny iszybko
hydrolizowany do HAP z niedoborem wapnia. B-TCP jest bardziej stabilny w temperaturze
pokojowej lub w temperaturze ciata niz a-TCP. Wazng zaletg B-TCP jest to, ze jako jedyna faza
CaP wykazuje potencjal osteoindukcyjny. Rozpuszczalnos¢ B-TCP jest zblizona do
rozpuszczalno$ci mineratu kostnego, W wyniku czego B-TCP nie jest rozpuszczany

w warunkach fizjologicznych, ale jest resorbowany przez osteoklasty [69,70].

Wodorofosforan wapnia DCPA

Wodorofosforan wapnia wystepuje w postaci bezwodnej (CaHPOgs) i uwodnionej
(CaHPO4-2H20). Znany sa rowniez pod nazwami bezwodny lub dihydrat fosforanu
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dwuwapniowego (DCPA lub DCPD; ich mineralty nazywane s3 odpowiednio monetytem
I bruszytem). Obie fazy sg jeszcze lepiej rozpuszczalne w roztworach wodnych niz TCP.
Stosunek Ca/P wynosi 1,0. DCPD otrzymuje si¢ przez stracanie zawiesiny Ca(OH)2
w roztworze H3PO4 0 tym stosunku molowym Ca/P. DCPA powstaje, gdy temperatura tego
roztworu przekracza 80 °C. Wiadomo, ze zarowno DCPA, jak i DCPD inicjuja powstawanie
HAP. DCPD wystepuje W patologicznych zwapnieniach (kamien nazgbny, kamienie
moczowe). W stomatologii stosowany jako potprodukt do remineralizacji zgbow [54].
Gléwnym ograniczeniem ceramiki CaP sg stabe wiasciwosci mechaniczne. Dlatego
czastki CaP sg stosowane zwykle jako napetniacz do kompozytow polimerowo — ceramicznych.
Biodegradowalna i biokompatybilna osnowa polimerowa ma zapewni¢ wigksza wytrzymato$¢
mechaniczng rusztowania, podczas gdy ceramika CaP wlasciwosci osteokonduktywne
i osteoindukcyjne. Jak wspomniano wyzej, syntetyczny HAP, ktory jest przedmiotem pracy
doktorskiej, jest przede wszystkim osteokonduktywny. Dlatego prowadzone sg liczne badania
dotyczace modyfikacji powierzchni czastetk HAP  czasteczkami  biologicznymi.
Biofunkcjonalizacja powierzchni HAP moze wspiera¢ indukowanie lokalnych komorek
macierzystych do réznicowania si¢ W komorki kostne bez jakiejkolwiek odpowiedzi
immunologicznej. Dlatego w niniejszej pracy zastosowano modyfikacj¢ powierzchni HAP

I bioaktywnego szkta L-lizyng i polidopaming, co zostanie wyjasnione w rozdziale 6.

4.2. Cementy fosforanowo-wapienne

Cementy fosforanowo-wapienne (CPC) sg zatwierdzone przez FDA. CPC to preparaty
jednej lub kilku sproszkowanych faz CaP, ktore samorzutnie przechodza proces transformacji
W obecnosci roztworow wodnych. Proces spontanicznej przemiany nazywany jest procesem
samowigzacym, stad preparaty CPC sg powszechnie nazywane samowigzacymi. Oznacza to,
ze materialy CPC po zmieszaniu prekursoréw fazy statej CaP i ciektej tworza past¢ zdolng do
samoczynnego wigzania i twardnienia in situ w miejscu ubytku kostnego, tworzac stabilne
termodynamicznie rusztowanie dla wzrostu natywnej tkanki w temperaturze ciata. Na etapie
wigzania lepki charakter cementu zostaje zmieniony na bardziej staty [71]. Ze wzgledu na
zalezne od czasu reakcje faz CaP, ktore wytracajg si¢, hydrolizujg | ponownie wytracaja, az do
osiggnigcia stanu najbardziej nierozpuszczalnego, wigzanie cementu charakteryzuje sig
poczatkowym i koncowym czasem wigzania, ktore reprezentuja czasy, po ktorych zwigzany
cement przenosi okreslone obcigzenia (zgodnie z normg ASTM C266-04) [72]. Niemnigj

jednak petlne wigzanie nastapi dopiero po osiggni¢ciu stanu rownowagi, co powinno zajac
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wiecej czasu niz poczatkowy i koncowy czas wigzania. Caly proces wigzania, W tym reakcje
chemiczne, twardnienie, krystalizacja i tworzenie koncowych produktow reakcji, zalezy
gldwnie od wartosci pH. W zalezno$ci od warto$ci pH cementy ortofosforanowe moga tworzy¢
dwa gtowne produkty: wytrgcony, stabo krystaliczny HAP i CDPA przy pH > 4,2, wtym
fizjologicznym pH 7,4 (w tym zakresie najmniej rozpuszczalng fazg jest HAP), lub CDPD przy
pH < 4,2 (w tym zakresie najmniej rozpuszczalng fazg jest CDPD). Z tego powodu czesto
rozréznia si¢ CPC tworzace HAP i CDPD. Chemiczny charakter reakcji moze by¢ albo reakcja
kwasowo-zasadowa albo przeksztalceniem fazy metastabilnej W bardziej stabilng. Koncowy
utwardzony produkt CPC ma ogromne znaczenie, poniewaz decyduje o rozpuszczalnosci,
a zatem o bioresorbowalnosci in vivo [70].

Po zmieszaniu prekursorow CaP i odpowiedniego roztworu tworzy si¢ lepka i dajaca si¢
formowa¢ pasta, ktora zestala si¢ od Kilku minut do kilku godzin (w zalezno$ci od sktadu).
W tej pracy wykorzystano zatwierdzong klinicznie paste CPC, ktora sktada si¢ z prekursoréw
fosforanu wapnia (gtéwnie a-TCP) i biokompatybilnego, ale hydrofobowego ptynu nosnego
(na bazie krotkotancuchowych trojglicerydéow). Taka kompozycja pozwala na dhugie
przechowywanie i nieograniczong przydatnos¢ do ekstruzji w tagodnych warunkach
[64,73,74]. Porowate rusztowania CPC mozna wydrukowa¢ z duzg doktadnoscia, a nastepnie
utwardzi¢ je w $rodowisku wodnym [75,76]. W czasie wigzania plyn nosny wyptywa ze
struktury rusztowania bez pozostatosci, a prekursory reorganizuja si¢ w nanokrystaliczny HAP
z niedoborem wapnia, ktoéry moze by¢ resorbowany przez osteoklasty. Reakcja wigzania
cementu zachodzi dopiero w ostatecznym zastapieniu cieczy no$nej woda, przy czym obie
ciecze sg oddzielone wyrazng granicg faz (IF) (rys. 12). Specyficzne dla pacjenta struktury

rusztowan z pasty CPC mozna wytwarza¢ za pomocg druku 3D metodg wyttaczania [64,77].

usieciowane
rusztowanie CPC

olej

Rysunek 12. Schemat wigzania cementu CPC [17] oraz przyktad usieciowanego rusztowania CPC po 3 dniach
inkubacji w atmosferze wodnej i temperaturze 37 °C; widoczna faza olejowa, ktéra wyptynela na zewngtrz
rusztowania.

Prekursory pasty CPC (wykorzystanej w pracy) to a-TCP, DCPA, CaCOs i HAP.

Niewielka ilo$¢ czystego HAP dziata jako nukleant dla szybszego wigzania i powstawania
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mniejszych krysztatow. Podczas wigzania w srodowisku wodnym (37 °C) pasta CPC

przeksztatca si¢ W weglanowy HAP z niedoborem wapnia zgodnie z rownaniem 1.1.

Caz(PO4)3+ CaHPO4 + CaCO3 + 8H,0
Caoxy [(HPOs)x(CO3)y](PO4)sOH + (6 + y)H"  (x+y <1) (1.1)

Reakcje chemiczne podczas procesu sieciowania zaczynaja si¢ od hydratacji i rozpuszczania

kolejno a -TCP, DCPA, CaCOs3 zgodnie z podanymi nizej réwnaniami. Dalsza inkubacja
w srodowisku  wodnym prowadzi do zmniejszenia iloSci materiatow wyjsciowych
I zwigkszenia osadzania si¢ bardziej stabilnej weglanowego HAP z niedoborem wapnia (1.2)
[77].

Cas3(PO4), + 2H;0 — 3Ca*" + 2HPO; +20H"
CaHPO, + H,0 — Ca®" + HPO; + H,0
CaCO; + H,0 — Ca®* + HCO3 + OH~

(10 — x —y)Ca*" + (5 + x)HPO;™ + yHCO; +H,0

— Caio_xy[(HPO4),(CO3),|(PO4)sOH + (6 + y)H  (x +y < 1) (1.2)

Ze wzgledu na podobienstwo fizykochemiczne do fazy mineralnej kosci, zbadano
potencjat cementow tworzacych HAP jako substytutow kosci. Mozna je podawa¢ pacjentom
W postaci preparatow do wstrzykiwan, ktore wigzg si¢ W obecno$ci krwi lub jako juz
utwardzone i wstepnie uformowane implanty [71]. Pasty CPC sg z powodzeniem stosowane
W chirurgii do wypetniania matych ubytkéw kostnych. Z uwagi na wlasciwosci samowigzace
i utwardzanie pasty w temperaturze ciata oraz $ciste dopasowanie pasty do ubytku kostnego
bezposrednie stosowanie CPC w chirurgii kostnej stato si¢ pod koniec XX wieku innowacyjna
metodg regeneracji tkanki twardej [70]. Rusztowania wykonane z pasty CPC pozwalajg na
rozprzestrzenianie si¢, proliferacje i roznicowanie mezenchymalnych komoérek macierzystych,
komorek osteoblastycznych i innych komoérek kosci [66,78]. Badania in vivo wykazaly wysoka
biokompatybilnos¢ struktur CPC i mocowanie do natywnej kosci, jednak wciaz niska szybkosc¢
degradacji [65]. Idealnie rusztowanie kostne powinno rozktada¢ si¢ w takim samym tempie,
W jakim tworzy si¢ nowa ko$¢. Materialy CaP ulegajg biodegradacji przede wszystkim poprzez
dwa mechanizmy: bierny proces resorpcji poprzez rozpuszczanie chemiczne i aktywna
resorpcje poprzez proces komorkowy. Zwiekszenie degradacji rusztowan CPC osiggnigto
poprzez dodanie szybko degradowalnego porogenu PLGA, w celu wytworzenia makroporéw
w implancie po degradacji PLGA [71,79]. Wielokrotnie wykazano, ze CPC dziata
osteokondukcyjnie, a powstaly HAP jest bioaktywny. Wcigz istniejgcym ograniczeniem jest
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osteoindukcyjnos¢. Wykazano jednak, ze wiasciwosci takie jak topografia powierzchni,
porowato$¢ lub sktad (np. przez dodatkowe jony, takie jak Sr?*, Zn?*) wptywaja korzystnie na
zdolnos¢ materiatu do osteoindukcji. Rozbudowana architektura implantu pozwala na
uwiezienie i koncentracj¢ kragzacych czynnikow wzrostu i komoérek osteoprogenitorowych in
vivo, nadajgc zdolnos$¢ do osteoindukc;ji [71,80,81].

Waznym zagadnieniem zwigzanym z pastami CPC jest proporcja ciala stalego faz CaP
do cieczy, poniewaz okresla zardbwno bioresorbowalno$é, wiasciwosci reologiczne istotne
z punktu widzenia druku 3D past CPC, i wstrzykiwalno$§¢, wazny parametr podczas
implementacji klinicznej pasty. Wstrzykiwalno$¢ okreslana jest jako sita potrzebna do
przecis$nigcia preparatu przez igle lub strzykawke o okreslonej geometrii. Sieciowanie pasty
prowadzi do wzrostu sity pogarszajacej zdolno$¢ do wstrzykiwania. Podczas druku 3D
implantow CPC lub podczas wstrzykiwan klinicznych past CPC pojawia si¢ problem
zapychania igly/strzykawki zwigzany z niejednorodnym przemieszczaniem czastek CaP
w fazie cieklej. W konsekwencji prowadzi to do separacji faz. Zatem dobor odpowiednich
parametrow, takich jak stosunek czgstek CaP do fazy cieklej, wielko$¢ czgstek, geometria
strzykawki, szybkos$¢ isita wytlaczania wptywaja na zachowanie jednorodno$ci materiatu

podczas procesu iniekcji [82].

4.3. Bioaktywne szklo

Bioaktywne szkto (bioszkto, BG, ang. bioactive glass) jest materialem ceramicznym
sktadajagcym si¢ z mineratow, ktore naturalnie wystepujg W organizmie. BG jest klasg
nieorganicznych, szklistych struktur i biokompatybilnych materiatow, ktore znajduja
zastosowanie w implantologii. BG wykazuja zdolno$¢ do rozwijania silnego wigzania z tkanka
kostng i wigzania z ko$cig szybciej niz inne bioaktywne materiaty ceramiczne. Gtoéwne cechy
BG to wysoka osteokonduktywno$¢, dziatanie osteostymulujace i duza szybkos$¢ degradacji, co
czyni je obiecujagcymi materiatami do zastosowan W regeneracji kosci [83].

Oryginalny Bioglass® odkryty przez Hencha w 1969 r. dzisiaj jest biomaterialem
implantacyjnym trzeciej generacji, ze wzgledu na role biologiczng, ktorg odgrywaja jego
jonowe produkty uwalniane bezposrednio do srodowiska fizjologicznego, zdolnos¢ wigzania
z tkanka zywa | budowaniem mi¢dzyfazowej warstwy CaP. Sktad Bioglass® (45S5) to 45%
SiO2, 24,5% Naz0, 24,5% CaO i 6% P20s. Zapewnia on duzg ilo§¢ CaO z pewng iloscig P20s
w matrycy Na,O-SiO,. Sktad jest bardzo zblizony do trojsktadnikowej eutektyki, dzigki czemu

tatwo si¢ topi. W badaniach in vitro dowiedziono, ze Bioglass® (45S5) sprzyja formowaniu
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warstwy HAP w roztworach testowych niezawierajacych jondéw wapnia ani fosforu.
W badaniach in vivo stwierdzono, iz krysztaty HAP zwigzane byly z wtoknami kolagenowymi
wytwarzanymi przez osteoblasty. Badania te daty poczatek szeroko rozwijanej grupie bioszkiet
[84].

W przypadku wigkszosci BG podstawowymi sktadnikami sg zwykle SiO2, CaO, P2Os
i Na2O. Badaniom poddaje si¢ kompozycje BG dwusktadnikowe (SiO2 — CaO), trojsktadnikowe
(np. SiO2 — CaO — P20s lub SiO2 — CaO — Na20) oraz czterosktadnikowe (np. Bioglass®).
Tlenki P2Osi Na2O nie wystepuje we wszystkich sktadach BG. Na2O jest to dodatkowy sktadnik
skutecznie obnizajacy temperature topnienia szkta wytwarzanego metodg hartowania ze stopu.
Natomiast zarowno dodatek P2Os i Na,O wplywaja na szybszy proces degradacji warstw BG.
Dzigki postgpowi W chemii zol-zel obecnie mozliwe sg do uzyskania liczne kompozycje
bioaktywnych BG zawierajacych do 90% molowych SiO2. W przypadku metody hartowania
ze stopu bioaktywne BG mozna otrzymacé przy zawartosci maksymalnej 60% molowych SiO..
Szkta majg amorficzng strukture. Nie majg symetrii, okresowosci W strukturze i nie wykazuja
uporzadkowania dalekiego zasiggu — W przeciwienstwie do krysztaléw. Ze wzgledu na brak
symetrii szkta majg wtasciwosci izotropowe [84-86]. Budowa amorficzna wplywa na obecnosc¢
temperatury zeszklenia Tg, ktora okre§la moment przejscia uktadu z przechtodzonej cieczy
w ciato state. Szkta przy podgrzaniu wykazuja ptynne zmniejszenie lepkosci o kilka rzegdow
wielkosci, dzigki czemu mozna je tatwo przetwarzaé. BG to szkla krzemianowe, ktore
charakteryzuja si¢ obecnoscig krzemionki (SiO2) jako sieci tworzacej tlenek, gdzie podstawowa
jednostka jest tetraedr SiO4 (rys. 13 i 14).

Rysunek 13. Symulacje MD (Molecular Dynamics simulations) struktur BG z 46,1 % mol SiO, (Bioglass 45S5,
po lewej), 56,5 % mol SiO, (BGS53, srodek) i 66,9 % mol SiO, (BG65, po prawej), pokazujgce malejgcg liczbe
kationéw modyfikujgcych | bardziej usieciowangq sie¢ od lewej do prawej. (O czerwony, Si niebieski, P zoity, Na
zielony, Ca cyjan/biekitny) [87].

Kazda jednostka SiO4 tworzy tréjwymiarowa siec i taczy si¢ ze sobg (z maksymalnie czterema
sgsiednimi tetracdrami SiO4) poprzez wigzania kowalencyjne —Si—O—-Si— zwane mostkowymi
wigzaniami tlenowymi. Sod, wapn, fosfor, potas, magnez i inne pierwiastki metali alkalicznych
dziatajg jako modyfikatory sieci, ktore zaktocajg sie¢, tworzac niemostkowe wigzania tlenowe

(wigzania jonowe) [86-88]. Rysunek 13 przedstawia struktury BG wraz ze zwig¢kszajaca sie
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zawartoscig SiO». Im wigcej krzemionki, tym mniej dodatkowych jonow, modyfikatorow sieci,

ktére wplywaja na szybko$¢ rozpuszczania BG.

Bridging Oxygens
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Rysunek 14. Dwuwymiarowy schemat sieci BG z modyfikatorami sieci szkfa [88].

Bioszkla sa otrzymywane za pomoca dwoch gldownych metod: hartowania ze stopu
(melt — quenching) i procesow zol-zel. W procesie hartowania ze stopu wsad (tlenki
nieorganiczne, weglany, fluorki iinne) jest podgrzewany do wysokich temperatur (zwykle
>1300 °C) ihartowany w celu zamrozenia nieuporzadkowanej struktury atomowej stopu
w celu uzyskania szkta amorficznego. Jesli chtodzenie jest wystarczajaco szybkie, krystalizacja
zostanie zahamowana i powstanie szkto [86,87]. W wigkszosci przypadkow szkto poddaje sig
obrdbce cieplnej W nizszych temperaturach W celu ograniczenia naprezen termomechanicznych
w strukturze wywotanych szybkim chlodzeniem. W procesie zol-zel wykorzystuje sie
nieorganiczne lub organiczne prekursory (np. alkoholany, takie jak ortokrzemian tetraetylu),
ktore poddaje si¢ roznym procesom hydrolizy i kondensacji, a nastepnie obrobce cieplnej
suszenia i stabilizacji termicznej. Doktadniej synteza zol-zel sktada si¢ z dwoch odrebnych faz:
roztworu i zelowania. W pierwszej fazie powstaje roztwor koloidalny z prekursorow (zol),
ktory zazwyczaj otrzymuje si¢ poprzez kontrolowang hydrolize i kondensacje prekursorow.
W drugiej fazie zachodzi reakcja polikondensacji, ktora w wyniku dodania katalizatora (kwasu
lub zasady) prowadzi do powstania sztywnej iwzajemnie potaczonej sieci 3D (zelu)
zawierajacej odrebne czastki lub tancuchy polimeru. Za pomocg tego procesu mozna formowac
BG w postaci proszku, nanoczgstek, sfer, cienkich warstw, wtokien, monolitow, pianek, ktore
moga by¢ wytwarzane z tego samego sktadu bezposrednio z roztworéow [84,86,88-90].
Bioszkla otrzymywane metodg zol-zel majg wiecej zalet. BG z procesu zol-zel sg
nanoporowate, a wskaznik bioaktywnosci i szybko$¢ tworzenia warstwy apatytu sg wicksze dla
szkiet zol-zel z uwagi na wigksza frakcje uwalniania krzemionki, ktora zarodkuje krysztaty

HAP w porach BG. Duzg zaleta BG otrzymywanych metodg zol-zel jest to, ze tatwo mozna je
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dotowa¢ innymi jonami terapeutycznymi (np. Zn, Sr, Mg, Cu, Ta, Co, F, Al, Ag, Ga) [84,91-
94]. Stront (Sr) jest niezbednym elementem $ladowym ludzkiego ciata, ktory ma korzystny
wplyw na metabolizm ko$ci (promowanie tworzenia kosci i replikacji osteoblastow), zwigksza
réznicowanie osteogenne i pomaga ustabilizowa¢ strukture kosci. Procesy interakcji Sr
Z tkanka kostng oparte s3 na mechanizmach odbywajacych si¢ fizjologicznie z udziatem
wapnia. Szybkos$¢, z jaka Sr jest wlaczany do kosci, jest bardzo podobna do tego, do ktorej
wlaczono wapn. Wyzsza zawarto$¢ strontu wystepuje W kosci beleczkowej W poréwnaniu
z koscig korowa. Sr promuje tworzenie nowej tkanki kostnej wplywajac na osteoblasty,
zwigksza ich proliferacj¢ irdznicowanie. Wskazuje na to wzrost ekspresji gendéw
osteogennych. Sr wzmacnia syntez¢ bialek macierzy kostnej osteoblastow oraz hamuje
apoptoze tych komorek, ktéra promuje przezycie osteoblastow [95,96]. Z kolei cynk (Zn)
znajduje si¢ we wszystkich tkankach biologicznych, jest niezbednym mikroelementem
w metabolizmie kosci. Odgrywa znaczacg role w procesie wzrostu, w uktadzie nerwowym oraz
w uktadzie odpornosciowym. Niedobor lub nadmiar Zn moze prowadzi¢ do szeregu zaburzen,
poniewaz jony Zn sa skladnikami lub aktywatorami wielu enzyméw zaangazowanych
w procesy metaboliczne. Zn indukuje tworzenie kosci in vitro i zapobiega nadmiernej resorpcji
kosci. Dodatkowo Zn wykazuje dziatanie przeciwbakteryjne i przeciwzapalne. Niedobor tego
pierwiastka spowalnia wzrost szkieletu i powoduje zmiany w zwapnieniach kosci. Uwalniane
jony Zn stymulujg proliferacje iroéznicowanie mezenchymalnych komoérek macierzystych
w osteoblasty. Zn jako dodatek w sktadzie bioszkta przyspiesza tworzenie warstwy apatytu na
powierzchni BG [86,92,93,97,98].

Inny rodzaj BG to mezoporowate bioszkta (MBG). MGB specjalny rodzaj BG znany
z wysoce uporzadkowanej, mezoporowatej struktury kanalowej SiO2 (rys. 15) i duzej
powierzchni wlasciwej. Zhu i in. [99] zsyntetyzowali MBG zawierajace odpowiednio 80, 51 15
% wag. Si, P i Ca. MBG wykazalo dobra cytokompatybilno$¢ i rozprzestrzenianie si¢ ludzkich
komorek pochodzacych z kosci po wysianiu na rusztowaniach MBG. Dzigki duzej powierzchni
wlasciwej kanaly MBG mogg by¢ tatwo wypelniane lekami, czynnikami wzrostu lub
specjalnymi jonami. Lokalne uwalnianie jonow ilekéw w celu wywotania okreslonych
efektow terapeutycznych (poprawa osteogenezy i angiogenezy, wlasciwosci antybakteryjne)

pozwala na wykorzystanie tych materialtow w systemach dostarczania [99,100].
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Rysunek 15. Obrazy TEM (transmisyjny mikroskop elektronowy) pokazujgce kanatowq strukture MBG
zawierajgcq 101 15 % mol. Zn. Skala 50 nm [92].

Ogolnie metoda syntezy zol-zel jest uznawana za technike opartg na chemii mokrej,
ktora oferuje obiecujace i elastyczne podejscie do otrzymywania réznego rodzaju nowatorskich
I funkcjonalizowanych materiatlow, takich jak szklo, ceramika i materialy hybrydowe
organiczno/nieorganiczne o ro6znej morfologii, w niskich temperaturach i tagodnych warunkach

chemicznych [88].

Mechanizm powstawania apatytu na czgstkach BG

Mechanizm powstawania warstwy apatytu na powierzchni BG przedstawiono na
rysunku 16. Czastki BG w kontakcie z roztworami wodnymi (np. ptynami ustrojowymi),
zaczynaja si¢ rozpuszcza¢ | uwalnia¢ jony np. wapnia, fosforu, sodu. Jednym z rezultatow tego
uwalniania jondéw jest tworzenie si¢ powierzchniowej warstwy apatytu. Porowata
powierzchnia, otwarta sie¢ krzemianowa bioaktywnych szkiel, obecno$¢ niemostkowych
atomow tlenu i dodatek kationow modyfikujacych umozliwiajg czasteczkom wody penetracje
sieci. Gdy czastki BG wchodzg w interakcje z woda, na granicy bioszklo/woda zachodzi
wymiana jonowa miedzy jonami modyfikujacym sie¢ BG i jonami hydroniowymi roztworu
fizjologicznego. Ta wymiana jonowa powoduje szybki wzrost pH. Nastepnie dochodzi do
zasadowej hydrolizy wigzan —Si—O-Si- i reakcji kondensacji miedzy grupami Si — OH, co
prowadzi do repolimeryzacji warstwy krzemionkowej. Rozerwana sie¢ krzemionkowa jest
dogodnym miejscem do zarodkowania apatytu. W kolejnym etapie tworzy si¢ amorficzna
warstwa bogata w CaO — P>Os na wierzchu warstwy krzemionkowej poprzez migracj¢ jonow
Ca?* "PO4>. W ostatnim etapie rozpoczyna si¢ krystalizacja warstwy CaO — P,Os przez
wiaczenie do sieci jondow OH™ i CO2> i w konsekwencji powstaje hydroksyloweglan apatytu
(HCA) na powierzchni szkta [84,86,87,101].
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Rysunek 16. Schemat tworzenia warstwy HCA na powierzchni bioszkia [101].

Inzynieria tkanki kostnej jest jednym z najbardziej obiecujacych zastosowan
medycznych BG ze wzglgdu na ich doskonate wlasciwosci osteokonduktywne i angiogenne,
osteoinduktywne, wytrzymato$¢ mechaniczng i optymalng szybkos¢ degradacji. Wiasciwosci
mechaniczne BG zol-zel sa gorsze w poréwnaniu do BG wytwarzanych ze stopu, z uwagi na
duza porowatos¢, ktora zalezy od uzytych prekursoréw. Sg jednak doniesienia literaturowe, ze
mozna zwickszy¢ wytrzymato$¢ mechaniczng BG zol-zel dotujac strukture BG jonami
0 wickszej sile jonowej [88]. Zastapienie Ca®* jonami Mg?" lub Ti** wzmacnia strukture BG
dzieki zmniejszeniu dlugoéci wigzan. W konsekwencji szkla podstawione Ti** iMg?*
wykazywaty lepsza twardo$¢, wytrzymato$¢ na zginanie i odporno$¢ na pekanie W pordwnaniu
z BG wolnymi od Ti* i Mg?". Mozna takze wnioskowaé, ze im wicksza zawarto$¢ Si
w strukturze tym mniejsze parametry mechaniczne [102]. Porowato$¢ bioszkiet pogarsza
wilasciwoséci mechaniczne, ale wykazano, ze sprzyja adhezji komorek do biomateriatu [98].
Karadjian iin. wykonali kompozyty CaP/BG i pokazali, ze BG wptywa korzystnie na
osteogenne réznicowanie komorek prekursorowych in vitro (na ich adhezjg, zywotno$é
i proliferacj¢) oraz BG wspiera integracje kompozytow CaP/BG z koscig in vivo [103]. Yun
I in. wykorzystali metyloceluloze jako porogen o duzych porach do przygotowania MBG, ktore
wykazywaty doskonatg zdolno$¢ tworzenia apatytu w roztworze SBF i pomagaty w proliferacji
komorek osteoblastopodobnych MG-63[104]. W innym badaniu Zhu iin. wykazali, ze
rusztowania MBG o sktadzie 80Sil5Ca5P wykazuja najlepsza zdolno$¢ do mineralizacji
apatytu i pomagaja w proliferacji i réznicowaniu mezenchymalnych komoérek macierzystych
[105].
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5. KOMPOZYTY POLIMEROWO — CERAMICZNE

Kompozyty polimerowo-ceramiczne stanowig atrakcyjng alternatywe substytucji
I regeneracji kosci, poniewaz wykorzystuja wlasciwosci zarbwno matrycy polimerowej oraz
nieorganicznego napetniacza CaP. Nasladuja ko$¢, ktéra takze jest materiatem
kompozytowym, cho¢ bardziej skomplikowanym. Rusztowania wykorzystywane w inzynierii
tkanki kostnej maja nie tylko pobudza¢ regeneracje tkanek i wzmagaé proces osteointegracji
ale takze spetnia¢ funkcje podporowe. Synergistyczny efekt wykazuja biodegradowalne
I osteokonduktywne kompozyty polimerowo — ceramiczne. Biopolimerowe rusztowania
poprawiajg pierwotng strukturg i stabilno$¢ tworzenia tkanki, natomiast proces degradacji
powoduje obnizenie wiasciwosci mechanicznych konstrukcji. Przygotowanie kompozytow
zawierajacych napetniacz w postaci HAP lub BG staje si¢ realng alternatywa dla spetnienia
zapotrzebowania na bioaktywno$é, degradowalno$¢ i wlasciwosci mechaniczne. W pracach
dotyczacych kompozytow dedykowanych do inzynierii tkankowej poddaje si¢ hipotezie, ze
napelniacze ceramiczne zwigkszg biokompatybilno$¢ matrycy polimerowej, wplyna na
szybkos$¢ degradacji kompozytu (co jest zwigzane z procentowym udzialem czastek
ceramicznych i zwigkszeniem ich bioaktywno$ci) oraz na tworzenie silnych wigzan migdzy
implantem atkankg kostng [88,106-108]. W tym rozdziale zaprezentowano przeglad
literaturowy takich kompozytow z uwzglednieniem technik ich formowania.

Wybdr odpowiednich metod wytwarzania kompozytow jest trudnym zagadnieniem ze
wzgledu na trudno$¢ uformowania implantdow o pozadanych wilasciwosciach. Tradycyjne
techniki wytwarzania to spienianie gazowe, odlewanie rozpuszczalnikowe, mieszanie w stanie
stopionym, elektroprz¢dzenie, liofilizacja itugowanie sola sg szeroko stosowane do
wytwarzania rusztowan. Ich zaletg jest prostota wykonania. Natomiast ograniczenia
wymienionych metod dotycza braku catkowitej kontroli architektury rusztowan (np. wielkosci
poréw) [106]. Zarowno sposdb przygotowania, jak isklad wptywajg na wielko$¢ porow
I porowato$¢ rusztowania. Wielko$¢ porow 1 porowatos¢ nalezag do najwazniejszych
wilasciwosci porowatych rusztowan 3D. W ostatnich latach w obszarze wytwarzania
kompozytow poczyniono jednak wiele postepow. Dotycza one np. wytwarzania kompozytow
metoda wymywania czastek statych (PL), separacji faz indukowanych termicznie (TIPS)
I potaczenia tych obu technik (TIPS-PL) stosujac NaCl jako porogen. w procesie TIPS pory
pojawiaja si¢ W materiale w wyniku rozdzielenia faz iusunigcia rozpuszczalnika metoda
liofilizacji. W procesie TIPS-PL rozmiar poréw reguluje si¢ za pomoca dodatkowego

porogenu, ktory mozna usung¢ z kompozytu po liofilizacji w procesie tugowania [109,110].
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Inne techniki, znane jako techniki druku AM (ang. additive manufacturing) lub 3D zostaty
niedawno zademonstrowane jako potencjalne mozliwosci W zakresie produkcji rusztowan.
Formowanie addytywne to nowa i nowoczesna technika, ktéra wykazuje ogromny potencjat
w zakresie oferowania pelnej kontroli morfologii detali (wielko$¢ porow). Technika ta cieszy
si¢ duzym zainteresowaniem W druku 3D spersonalizowanych implantow. Istnieja rdzne
odmiany druku 3D, wtym stereolitografia (SLA), modelowanie warstwowe struktur
z topionego tworzywa (FDM), selektywne spiekanie laserowe (SLS) i najnowoczes$niejsze
biodrukowanie. Etapy procesu drukowania 3D wcelu zbudowania rusztowania s3
konfigurowane w3 krokach: (1) projekt rusztowania za pomoca oprogramowania do
projektowania modeli wspomaganego komputerowo (CAD), w praktyce na podstawie obrazoéw
tomografii  komputerowej (2) generowanie pliku w standardowym jezyku (.STL)
i programowanie warstw obiektu 3D oraz (3) drukowanie i dobor optymalnych parametrow
drukowania [106,107]. Technike SLS i biodrukowania omowiono szerzej W rozdziale 7.
Sztywno$¢ podtoza ma roéwniez duze znaczenie i moze wpltywaé na zachowanie
komorek poprzez wigzanie integryn (grupa adhezyjnych biatek powierzchniowych), podobnie
jak topografia powierzchni biomateriatu. Migracja komorek wzdluz podloza wyzwala site
trakcji komorkowej, ktora stuzy jako poczatkowy bodziec do mechanotransdukcji komorkowe;.
Wytworzona sita jest przekazywana przez integryny w celu zainicjowania dalszych szlakow,
ktore prowadza do okreslonych zachowan komoérkowych. Istnieja rowniez dowody na to, ze
cytoszkielet komorki wraz z integrynami pomaga W konwersji bodzcoOw mechanicznych na
reakcje biochemiczne komorki. Po przeniesieniu sztywnosci mechanicznej przez integryny
i cytoszkielet, substraty, ktore odpowiadaja fizjologicznej sztywnosci tkanki docelowej,
spowodujg zroznicowanie do odpowiedniego typu tkanki. Oznacza to, ze sztywnos¢ materiatu
moze modulowac roznicowanie komorek macierzystych w rézne linie. Migkkie podloza (<1
kPa) prowadza do roznicowania W kierunku komoérek nerwowych, podioza o $redniej
sztywnosci (<100 kPa) powoduja roznicowanie chondrogenne, podczas gdy sztywniejsze
podtoza (>100 kPa) mogg prowadzi¢ do roznicowania osteogennego [111]. McCoy
I wspotautorzy wykazali, ze mechaniczne obcigzenie rusztowania podczas hodowli tkanki
kostnej zwigksza ekspresj¢ bialek morfogenetycznych kosci, zmiany Ww $rodowisku
pozakomorkowym, ksztalt komorek, odktadanie si¢ wapnia i odstepy miedzyfibrylarne.
Rusztowanie powinno rowniez umozliwia¢ przenoszenie naprezen na rosngce na nim komorki,
a komorki powinny by¢ w stanie wyczu¢ naprezenia W rusztowaniach [112]. W zwigzku z tym
przypuszcza si¢, ze wlasciwo$ci mechaniczne rusztowan wplywaja na aktywno$¢ biologiczng

komorek. Rusztowanie powinno mie¢ odpowiednia wytrzymato§¢ mechaniczng, aby
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wytrzymac obcigzenia dostarczane podczas rozwoju tkanki. Dlatego kompozyty na bazie PLA
I PLGA z czastkami ceramicznymi sg odpowiednim wyborem do zastosowan matych ubytkéw
kostnych lub konstrukcji nieno$nych, wymagajacych degradacji materiatu w czasie odbudowy
nowej tkanki [106,113].

Lu H. H. iin. opracowali porowate rusztowanie metodg spiekania laserowego
z mikrosfer PLGA i BG 45S5 oraz cienkie filmy metoda wylewania z roztworu. Stwierdzono,
ze kompozyty PLGA/BG s3 biodegradowalne, bioaktywne inadaja si¢ do zastosowan
W inzynierii tkanki kostnej. Przeprowadzono test bioaktywnosci W SBF, aby oceni¢ tworzenie
warstwy CaP w ciaggu 7 dni. Wykazano, ze bioaktywne czastki BG promuja ekspresje kolagenu
(typu 1) przez ludzkie osteoblasty. Kontrolne rusztowanie PLGA wykazywato 31% calkowitej
porowatosci przy Sredniej Srednicy porow 116 pm, podczas gdy kompozyt PLGA/BG wykazuje
43% catkowitej porowatosci przy Sredniej S$rednicy poréw 89 pm. Ponadto zbadano
wilasciwo$ci mechaniczne rusztowania z kompozytu izaobserwowano wzrost modutu
sprezystosci do 51,3 £ 6,1 MPa w poréwnaniu z modutem spr¢zystosci (26,5 + 3,4 MPa)
kontrolnego rusztowania PLGA. Wyniki te wskazuja, ze BG zwigksza bioaktywnos¢
kompozytéw na bazie polimerow do potencjalnych zastosowan W regeneracji kosci [114].
Zhang K. i wspotautorzy opracowali porowate kompozyty PLLA/BG metoda separacji faz.
Srednica czastek BG wynosita 1,5 pm. Zbadano wptyw zawartosci BG i modyfikacji BG 3-
aminopropylotrimetoksylosilanem na mikrostrukture, wlasciwosci mechaniczne i tworzenie
apatytu kompozytow. Autorzy wykazali, ze mikrostruktury kompozytowe skladaja sig
Z porowatej matrycy PLLA z réwnomiernie rozmieszczonymi czastkami BG. Zawarto§¢ BG
nie wplyneta znaczagco na mikrostrukture kompozytow, z kolei modyfikacja czastek BG
silanem skutkowata lepszym wbudowaniem BG w osnowg polimerowa. Dodatek BG zwigkszyt
modul sprezystosci kompozytow, ale obnizyl wytrzymato§¢ na rozcigganie i plastycznosé
kompozytéw. Modyfikacja BG silanem poprawita wtasciwosci mechaniczne kompozytéw
W poréownaniu z kompozytami czyste BG. Eksperyment inkubacji kompozytéw
w symulowanym ptynie ustrojowym (SBF) w 37 °C wykazat tworzenie kosciopodobnego
apatytu wewnatrz i na ich powierzchni PLLA/BG, a modyfikacja czastek BG silanem opdznita
tworzenie si¢ apatytu in vitro [115]. Gruber i in. zaprezentowali otrzymywanie porowatych
kompozytow PLA/HAP nowa metoda druku 3D w technologii DBLS (dwuwigzkowe spiekanie
laserowe). Metoda ta zostala szerzej omowiona W rozdziale 7. Proszek kompozytowy
PLLA/HAP o rozmiarze mikrosfer <100 pm przygotowano technikg emulsyjng
z odparowaniem rozpuszczalnika (S/O/W), ktory okazal si¢ porowaty juz na etapie

wytwarzania. Wykazano, ze wzrost ilosci HAP zmniejsza ptynno§¢ kompozytu, co istotnie
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wplywa na przetwarzalno$¢ surowca. Metoda DBLS pozwolita na wytworzenie struktur o matej
gestosci | porowatosci otwartej. Wykazano, ze na porowato$¢ moze wplywaé zarowno ilosé
napetniacza HAP, jak i dwa parametry procesu DBLS — temperatura procesu i moc lasera
spiekania. Porowato$¢ otwarta zmniejszala si¢ wraz ze wzrostem stopnia spiekania,
a zwigkszala si¢ wraz ze wzrostem ilosci HAP. Wzrost ilos§¢ HAP dziatat niekorzystnie na
wlasciwo$ci mechaniczne, z uwagi na duza porowato$¢ probki, ktéra wynosita maksymalnie
49,71 % dla probki spiekanej przy najnizszej temperaturze procesu i najstabszej mocy lasera
[116]. Richter R. iin. w pierwszej pracy przedstawili druk 3D oparty na wytlaczaniu
kompozytow CPC/MBG, z uwagi na to, iz majg zwigkszone wiasciwosci degradacji
W poréwnaniu z czystym CPC. Druk 3D oparty na wyttaczaniu to rodzaj biodruku 3D bez
wykorzystania zywych komorek (rozdz. 7). Rusztowania sktadaty si¢ z kompozytu CPC i 4, 6
i 8 % wag. MBG. Takie kompozycje mozna byto swobodnie drukowa¢ 3D metoda wyttaczania.
Podczas gdy charakterystyka mechaniczna rusztowan wykazywata wptyw MBG, nie
zaobserwowano zadnych zmian mikrostruktury. Stwierdzono, ze podczas degradacji
kompozytu uwalnianie jonéw Ca®* iSr** moze byé kontrolowane przez sktad MBG,
a wykreslone makroporowate rusztowania wykazywaty znaczne wyzsze uwalnianie tych jonéw
niz probki lite. Wyniki te pokazuja wysoka elastyczno$¢ w zakresie uwalniania jondéw
z kompozytow i sugerujg wykorzystanie zdolnosci wigzania lekow MBG jako prospektywnego
systemu dostarczania bialek aktywnych biologicznie. Co wigcej, opracowany system
CPC/MBG moze znalez¢ zastosowanie W terapiach indywidualnych pacjentow: degradowalne
rusztowania moga by¢ wytwarzane W ksztalcie wymaganym do okreslonej wady, a uwalnianie
biologicznych substancji czynnych moze by¢ dostosowane do dawek indywidualnych
pacjentow [117]. Richter R. i wspotautorzy w swojej drugiej pracy znaczaco rozszerzyli
badania nad réznymi uktadami CPC/MBG. Wpykorzystali pastge CPC ipaste CPC
domieszkowang jonami Sr?*, czyste MBG, MBG z jonami Sr?* oraz czastki MBG
modyfikowane biatkami lizozymu i czynnikami wzrostu rhVEGF1e5. Przy modyfikacji MBG
wykorzystali duzg powierzchni¢ wlasciwa MBG jako system nosnika dla biatek. Pokazali, ze
zawartos¢ MBG w kompozycie wplywa na degradacje koncowych rusztowan. Modyfikujac
faze CPC czastkami MBG z jonami aktywnymi terapeutycznie, st¢zenie uwolnionego jonu
mozna zmienia¢ W szerokim zakresie. Opracowali metod¢ umozliwiajaca wlaczenie
modyfikowanych biatkami czastek MBG do past CPC bez negatywnego wptywu na
wiasciwo$ci wyttaczania kompozytow CPC/MBG. Wykazali, ze uwolnione biatka z czystych

MBG lub struktur kompozytowych 3D utrzymywaty ich aktywno$¢ biologiczng. Dlatego
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potaczenie CPC i MBG pozwala na tworzenie wysoce elastycznego uktadu kompozytowego,
co czyni go obiecujagcym kandydatem do inzynierii tkanki kostnej [118].

PLA wykazuje wysoka wytrzymato§¢ mechaniczng, ale jest kruchy, atemperatura
zeszklenia wynosi okoto 55 — 60 °C. Podejmowano r6zne proby poprawy przetwarzalnosci
i elastycznosci tych polimeréw. Na przyktad stosowanie plastyfikatorow i mieszanie
polimerow to najczgsciej stosowane metody zwiekszania elastycznos$ci polimeréow [106]. Aby
zwigkszy¢ kompatybilno$¢ migdzy powierzchnig napelniacza amatrycg polimerowa,
skutecznym rozwigzaniem jest szczepienie czasteczek mieszajacych si¢ z polimerami na
czasteczkach napetniacza. Znany plastyfikator PLA o wiasciwosciach biokompatybilnych to
poli(glikol etylenowy) (PEG). PEG jest jednym z najczes$ciej badanych polimeréow do
zastosowan zwigzanych z biologia ze wzglgdu na swoja bioinertno$¢ i wszechstronnosc.
Zuwagi na jego hydrofilowy charakter i wysoka biokompatybilnos¢ oraz brak
immunogennos$ci stosuje si¢ go do modyfikacji powierzchni, biokoniugacji, dostarczania
lekow, w inzynierii tkankowej I szeroko pojetych zastosowaniach biomedycznych. PEG ma
struktur¢ liniowa lub rozgal¢ziona (wieloramienng lub gwiazdzista). Podstawowa strukturg
PEG jest PEG-diol z dwoma koncowymi grupami hydroksylowymi, ktore mozna przeksztatcic
winne grupy funkcyjne. Dwie funkcjonalne grupy koncowe mogg by¢ takie same
(symetryczne) lub roézne (asymetryczne), ktore sg wszechstronne w tworzeniu hydrozeli lub
sprzeganiu z biomolekutami [119]. PEG miesza si¢ z PLLA na poziomie molekularnym,
a granica mieszalnos$ci zalezy od jego masy czasteczkowej. Im mniejsza masa czasteczkowa
PEG tym zwigksza si¢ mieszalno$¢ PEG i PLLA. Dodatkowo PEG o odpowiedniej masie
czasteczkowej pelni role plastyfikatora semikrystalicznego PLLA skutecznie obnizajac Ty

PLLA i poprawiajac whasciwosci elastyczne PLLA [120,121].

6. MODYFIKACJA POWIERZCHNI CZASTEK CERAMICZNYCH

W tym rozdziale przedstawiono przeglad biofunkcjonalizacji powierzchni czastek
hydroksyapatytu i bioszkla do zastosowan W inzynierii tkanki kostnej. Pomimo wysokiej
biozgdnosci HAP i BG brakuje idealnego materiatu implantacyjnego. Dlatego poszukiwania
naukowcow W tym obszarze dotycza optymalizacji metod funkcjonalizacji biozgodnych
materiatow, ktore moglyby wspieraC proces osteointegracji | wptywa¢ na efekt
biomineralizacji. Wtasciwo$ci powierzchniowe biomateriatow odgrywaja wazng rolg
W zwigkszaniu ich interakcji z otaczajacymi tkankami. Funkcjonalizacja powierzchni

biomaterialow moze wptywac takze na zwigkszenie zdolnosci adsorpcyjnej dla biomolekut,
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zwigkszenie sklonnosci do dostarczania tych biomolekul do komorek lub tkanek oraz
wzmocnienie ogodlnej biozgodnosci. Modyfikujac powierzchnie mozemy wplywacé takze na
hydrofilowos¢ lub hydrofobowos¢ powierzchni i dostosowywaé obecng powierzchnie
w bardziej pozadana kompozycj¢, aby stworzy¢ funkcjonalny biomaterial, ktory moze by¢

przydatny do zastosowan biologicznych [88].

6.1. Modyfikacja powierzchni czastek ceramicznych aminokwasami, gléwnie L-lizyng

Aminokwasy to podstawowe jednostki budulcowe duzych struktur biatkowych. o—
aminokwasy to takie, w ktorych atom weggla a potaczony jest z pierwszorzedowa grupg
aminowa (-NH2), grupa karboksylowa (—COOH), atomem wodoru i fancuchem bocznym.
W zaleznosci od budowy tancucha bocznego aminokwasy rdznig si¢ takimi wlasciwosciami jak
polarnos$¢, zasadowosé/kwasowos¢, reaktywnos¢ chemiczna. Wartosci pH srodowiska
wodnego wptywa na protonowanie grupy —NH> i dysocjacj¢ grupy —COOH aminokwasu (NH>
< NH*', COOH « COO"). Stad o—aminokwasy moga wykazywac¢ rézna adsorpcje do innych
zwigzkow na przyktad poprzez przyciaganie elektrostatyczne, wigzanie kowalencyjne czy

wodorowe [122].

L-lizyna

Lizyna jest podstawowa jednostka konstrukcyjng biatek i niezbednym a-aminokwasem
dla organizmu cztowieka (rys. 17). Lizyna zawiera alifatyczny, elastyczny tancuch boczny
zawierajacy trzy grupy metylowe ikoncowag grupe e-aminowg (amina pierwszorzedowa).
W warunkach fizjologicznych amina pierwszorzgdowa jest natadowana dodatnio.

O

HZNM oH
NH,
Rysunek 17. Wzor strukturalny lizyny.
Lizyna, podobnie jak arginina, jest niezbedna dla ogdlnej stabilnosci biatek poprzez tworzenie
oddzialywan jonowych iwigzan wodorowych w biatkach, DNA oraz poprzez interakcje
zZ czasteczkami wody. Co wazne dla badan przedstawionych W niniejszej rozprawie jest to, ze
L-lizyna pelni terapeutyczng role w osteoporozie i gojeniu ztaman kosci, co udowodniono
w badaniach in vivo. Ztamania kosci i osteoporoza sg bardzo czestymi schorzeniami

ortopedycznymi i czasami sg trudne do opanowania. L-lizyna to niezbedny aminokwas, ktory
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moze by¢ stosowany przy stanach osteoporotyczne, jak iztamania lub wady koSci.
W szczegolnosci uzasadnieniem stosowania L-lizyny w osteoporozie i ztamaniach jest
stymulacja jelitowej absorpcji wapnia i ochrony nerek oraz procesu sieciowania kolagenu
kostnego. Fini, Torricelli iin. ocenili wpltyw L-lizyny na ekspresje gendw osteoblastow
pochodzacych z normalnej i osteopenicznej kosci beleczkowej szczura, a nastepnie ludzkich
osteoblastow. Pokazali efekt terapeutyczny L-lizyny zwigzany z synteza kolagenu typu i przez
osteoblasty szczurze w zdrowej i osteopenicznej kosci. W tym drugim przypadku, faza syntezy
kolagenu zostata poprzedzona poczatkowym wzrostem proliferacji komorek. Udowodnili
takze, ze L-lizyna wykazuje pozytywny wplyw na ludzkie osteoblasty, co jest czgsciowo
zwigzane z wytwarzaniem czynnikow wymaganych do syntezy macierzy kostnej, a czgsciowo
z aktywacja proliferacji komorek [123,124]. L-lizyna zwigksza gesto$¢ mineralng kosci
I zmniejsza czesto$¢ wystgpowania osteoporozy. Pozytywnie oceniono skutecznos$¢ L-lizyny
w tworzeniu kosci jako promotora proliferacji i roznicowania mezenchymalnych komorek
macierzystych w hodowli komorek szpiku kostnego in vitro. Inne badania potwierdzity, ze L-
lizyna promuje adhezje i proliferacj¢ osteoblastow do powierzchni biomateriatu PLGA/HAP.
Ponadto, L-lizyna wykazuje duze powinowactwo do hydroksyapatytu z uwagi na interakcje
mi¢dzy kationami wapnia i anionami karboksylowymi oraz z uwagi na ujemnie natadowana
powierzchni¢ hydroksyapatytu i wptywa na regulacje wytracania hydroksyapatytu [125-127].

Probujac zrozumieé proces biomineralizacji, zbadano wptyw aminokwasow i peptydow na
mineralizacj¢ HAP. Przeglad literaturowy zaproponowany przez Tavafoghi i Cerruti wyjasnia,
ze polarne aminokwasy z tadunkiem ulegaja silnej ekspresji w biatkach niekolagenowych
I biora udzial w mineralizacji HAP in vivo. Ujemnie natadowane aminokwasy, takie jak kwas
asparaginowy, kwas glutaminowy i fosfoseryna, s3 w duzej mierze wyrazane W biatkach
niekolagenowych i odgrywaja kluczowa rolg¢ w kontrolowaniu zarodkowania i wzrostu HAP.
Dodatnio natadowane, takie jak arginina lub lizyna, sa silnie zaangazowane w zarodkowanie
HAP w biatkach macierzy zewnatrzkomorkowej, takich jak kolagen. Ich dodatek moze
zwigkszy¢ gestos¢ mineralng kosci poprzez stymulacje produkcji hormonu wzrostu. Badania in
vitro sugeruja, ze rola aminokwasow W kontrolowaniu wytragcania HAP zalezy od ich
mobilnosci. Podczas gdy rozpuszczone aminokwasy moga hamowac wytracanie i wzrost HAP
poprzez chelatowanie jonow Ca®" iPOs* lub wigzanie sie z jadrami fosforanu wapnia
i zapobieganie ich dalszemu wzrostowi, aminokwasy zwigzane z powierzchniami moga
sprzyjaé wytracaniu HAP poprzez przyciaganie jonow Ca®" i PO4* i zwigkszanie lokalnego
przesycenie [125]. Aminokwasy z tadunkiem dodatnim hamujg zarodkowanie i nukleacje HAP,

zapobiegajac dalszemu procesowi mineralizacji. Dlatego moglyby by¢ stosowane w leczeniu
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chorob patologicznych spowodowanych nadmierng mineralizacja HAP [128]. Kollath i in.
zaproponowali metode funkcjonalizacji czastek HAP z zastosowaniem lizyny, argininy
i fosfoseryny jako nanoskalowych tacznikow, ktére zmieniajac elektrostatyczny charakter
powierzchni HAP wptywaja na zwickszenie zdolno$ci adsorpcyjnej biatek (w przypadku pracy
albuminy surowicy bydlecej BSA). Zastosowanie biologicznych tgcznikow (lizyny i argininy)
zwickszylto zdolnos¢ adsorpcyjng biatka BSA do powierzchni HAP, podczas gdy fosfoseryna
wykazata dziatanie odwrotne [129]. Kitadai i in. zaproponowali badania stanéw dysocjacji
lizyny zaadsorbowanej na powierzchni krzemionki metodg FTIR-ATR. W badaniach dowiedli,
ze lizyna zaadsorbowana na amorficznej krzemionce byla obecna w formie kationowej
i obojnaczej. Dodatkowo pokazali, ze adsorpcja lizyny jest napedzana oddziatlywaniem
elektrostatycznym z ujemnie natadowang powierzchnig krzemionki (Si-O™--Lys* ' Si-O™--Lys")
i moze by¢ uzupelniona przez oddzialywanie hydrofobowe miedzy obojnacza lizyna
a mostkami siloksanowymi na powierzchnia krzemionki [122]. Rhilassi i in. zaproponowali
modyfikacj¢ czastek HAP (CDHA, Ca/P = 1,59) aminokwasami L — lizyng i DL — leucyng
zaadsorbowanych w warunkach fizjologicznych. Autorzy potwierdzili metoda spektroskopowsg
adsorpcje aminokwasoéw pomiedzy grupami karboksylowymi aminokwaséw —COQ™ i jonami
wapnia Ca?* hydroksyapatytu. Aminokwasy zaadsorbowane na czastkach CDHA moga zostaé
uwolnione w wyniku odwrdconej reakcji wymiany jonowej z udziatem grup funkcyjnych tych
aminokwasow oraz grup jonowych na powierzchni hydroksyapatytu, dzigki obecnosci
uwodnionych warstw powierzchniowych hydroksyapatytu. Wyrdznione reakcje wymiany
migdzy powierzchniami hydroksyapatytu podobnymi do mineratu kostnego, ktory wczesniej
zwigzal aminokwasy, a otaczajacym $rodowiskiem, moga by¢ analogiczne do tych
zaangazowanych W regulacje metabolizmu kosci [130]. Goel i Santhiya zaproponowali
hybrydowe kserozele z modyfikowanymi L-lizyna czastkami MBG. Czasteczki L-lizyny
zostaly wiaczone do sieci MBG juz na etapie syntezy MBG w tagodnych warunkach otoczenia.
Autorzy pracy wykazali, ze otrzymane lepkosprezyste materialy sa wstrzykiwalne
I bioaktywne. Ponadto, zaobserwowali uwalnianie si¢ 7-dehydrocholesterolu (prekursora
witaminy D) w roztworze SBF. Udowodnili, ze kserozele z MBG i L-lizyng to materialty nowej
generacji dostarczajace sktadniki odzywcze dla wzrostu komorek, ale takze zawierajg
dostosowana morfologi¢ 1 wlasciwosci reologiczne do ukierunkowanych zastosowan

W inzynierii ko$ci [131].
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6.2. Silanizacja powierzchni czgstek ceramicznych

Silanizacja powierzchni to skuteczna metoda kowalencyjnej modyfikacji czgstek
ceramicznych. Odgrywa wazna role w funkcjonalizacji powierzchni z uwagi na wprowadzenie
na powierzchni¢ czastek ceramicznych dodatkowych grup funkcyjnych w celu dalszej
immobilizacji aminokwasow, biatek, lekow itd. Zatem wprowadza mozliwo$¢ laczenia
sktadnikow nieorganicznych z organicznymi. Najczes$ciej stosowanym silanem do
funkcjonalizacji powierzchni i wprowadzania grupy aminowej na bioaktywng powierzchnie
ceramiki jest 3-aminopropylotrietoksysilan (APTS), ktory jest rowniez znany jako czynnik
sprzggajacy lub wigzacy biatka. Silanizacje powierzchni ceramicznych mozna osiggna¢ albo na
etapie syntezy czastek ceramicznych albo poprzez adsorpcj¢ w wodzie, etanolu lub toluenie
[88]. Rehman iin. zbadali kilka metod modyfikacji nanopretow HAP za pomoca APTS.
Przeprowadzili funkcjonalizacj¢ w temperaturze pokojowej (12h), w80 °C (12h) oraz
W roztworze wodnym poddanym dziataniu mikrofal (600 W, 5 min). Wykazali, ze temperatura
reakcji nie ma wpltywu na produkty koncowe, azywotno$¢ osteoblastow wskazuje, ze
zaproponowane produkty HAP-APTS sg biokompatybilne [132]. B.Atak i in. zaproponowali
rusztowania ztozone z chitozanu i modyfikowanego nanoHAP przy uzyciu APTS do inzynierii
tkanki kostnej. NanoHAP zmodyfikowali poprzez adsorpcje APTS w zasadowym roztworze
EtOH/H20 o stosunku objetosciowym 9/1. Wykazali, ze otrzymane rusztowania sg
biokompatybilne bez cech cytotoksycznych w tescie dehydrogenazy mleczanowej (LDH) dla
ludzkich mezenchymalnych komoérek macierzystych kosci (hBM-MSC). Za pomocg testu
aktywnos$¢ fosfatazy alkalicznej (ALP) zostaly udowodnione wtasciwosci osteoindukcyjne
rusztowan, ktore wskazuja na istotny wptyw APTS w podejsciach inzynierii tkanki kostnej
[133]. Badania przeprowadzone przez Wanga iin. dotycza funkcjonalizacji powierzchni
nanoHAP za pomocg APTS, anast¢epnie wprowadzono bezwodnik octowy i bezwodnik
bursztynowy odpowiednio w celu neutralizacji pozytywnego tadunku HAP/APTS i uzyskania
grup —COOH na powierzchni HAP. Test MTT w kierunku cytotoksycznosci wobec mysich
fibroblastow wykazal niewielka toksyczno$¢ uktadu HAP/APTS, jednak mozna ja
wyeliminowa¢ przez postfunkcjonalizacje amin APTS do grupy acetylowej i karboksylowej
[134]. Zhang iin. opracowali rusztowania MBG (80S15C) o wysokiej wytrzymatosci
mechanicznej, ktore byly funkcjonalizowane APTS (rys. 18). W badaniach in vitro
zaobserwowano, ze zsyntetyzowane MBG znaczaco sprzyjaly proliferacji, jak réwniez
osteogennemu roéznicowaniu komorek szpiku kostnego krolika. Badania in vivo wykazaty, ze

bioaktywne szkta funkcjonalizowane APTS mogg utatwia¢ wyzszy poziom regeneracji kosci
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W poréwnaniu do niemodyfikowanych MBG. Wspomniano, ze obecno$¢ grup aminowych na
bioaktywnej powierzchni szkla ma odgrywac¢ kluczowa role w zwigkszaniu proliferacji
I roznicowania komorek. Odkrycia te wskazuja, ze MBGS s3a obiecujagcymi materiatami
o0 potencjalnych praktycznych zastosowaniach w regeneracji kosci [135].
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Rysunek 18. Schemat funkcjonalnego rusztowania MBG/APTS dla lepszej regeneracji kosci zaprezentowany
przez Zhanga i in. [135].

Jak pokazano na rysunku 18, jony Ca i Si uwolnione z rusztowan N-MBGS (MBG/APTS)
moga poprawi¢ proliferacje irdznicowanie komorek, podczas gdy jony Ca iP moga
przyspieszy¢ tworzenie warstwy HCA. Makroporowata sie¢ N-MBGS jest pomocna w adhezji
i migracji komorek. Modyfikacja powierzchni za pomoca grup —NH2 nie tylko zapewnia
komorkom odpowiednie powierzchnie do przylegania, proliferacji i roznicowania, ale takze
zmniejszaja tempo degradacji MBG w celu dostosowania tworzenia si¢ nowej kosci.

W rezultacie takie rusztowania nadajg wlasciwosci osteogenne in vitro i in vivo [135].

6.3. Modyfikacja powierzchni czastek ceramicznych polidopamina

Polidopamina

Wyjatkowym polimerem do tworzenia silnych warstw adhezyjnych jest polidopamina
(PDA). Zainteresowanie PDA po raz pierwszy podjeta grupa prof. Messersmith’a i wykazali,
ze PDA jest uniwersalna, funkcjonalng powtoka klejaca. Ciagglta warstwa PDA moze by¢
utworzona in situ z wodnego roztworu dopaminy w procesie polimeryzacji w tagodnych

warunkach na dowolnym podtozu. Podejscie do osadzania PDA na r6znych podiozach ma
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charakter biomimetyczny. Biomimetyka odnosi si¢ do nasladowania naturalnych struktur
I mechanizméw z korzyscig dla ludzkosci. W tym przypadku, osadzenie PDA jest
zainspirowane biatkami adhezyjnymi (Mefp5) wydzielanymi przez matze w celu przyczepiania
si¢ do mokrych powierzchni organicznych i nieorganicznych. Biatka adhezyjne matzy ztozone
sg W duzej ilosci z 3,4-dihydroksy-I-fenyloalaniny (DOPA) i innych aminokwasow (np. lizyny
I histydyny). DOPA tworzy silne oddziatywania kowalencyjne i niekowalencyjne z substratami
[136]. DOPA to naturalny aminokwas i prekursor dopaminy, ktéry w organizmie jest
metabolitem pos$rednim w szlaku syntezy adrenaliny. Powstaje na skutek hydroksylacji L-
tyrozyny, podczas reakcji katalizowanej enzymatycznie przez hydroksylazg¢ tyrozynows.
DOPA jest przeksztalcana W dopaming przez enzym zwany dekarboksylaza DOPA (rys. 19)
[137].

Q OH [e] OH
MH;
NH; NH;
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Rysunek 19. Szlak powstawania dopaminy w organizmie.
DOPA dobrze sprawdza si¢ jako $rodek adhezyjny do powlekania tylko powierzchni
nieorganicznych. Dowiedziono, Ze wspolistnienie grup katecholowych (od DOPA)
i etyloaminowych ma kluczowe znaczenie dla uzyskania wysokiej adhezji do szerokiego
spektrum  materialtdbw.  Syntetyczna  dopamina  (3,4-dihydroksyfenyloetyloamina)
w zasadowych warunkach samopolimeryzuje do koncowego produktu — polidopaminy.
Zanurzenie dopaminy w roztworze wodnym (pH 8,5) prowadzi do spontanicznego osadzania
cienkich filméw polimerowych na praktycznie dowolnej powierzchni materiatu. Grubosé
warstwy polimerowej po 24 h prowadzenia reakcji wynosita okoto 50 nm przy stezeniu
dopaminy 2 mg/ml [136,138]. Mechanizm powstawania polidopaminy przedstawiony zostal na
rysunku 20 i sktada si¢ z kilku etapow, ktore do tej pory pozostaja przedmiotem dyskusji.
Powloki PDA tworza si¢ W wyniku utleniajacej polimeryzacji dopaminy (sita napedowsq
powstawania PDA jest rozpuszczony tlen przy alkalicznym pH roztworu). Produkt utleniania
dopamina-chinon ulega nukleofilowej reakcji cyklizacji wewnatrzczasteczkowej, prowadzacej
do powstania leukodopaminochromu. Ten utlenia si¢ 1 przeksztatca, tworzac 5,6-

dihydroksyindol i indol-5,6-dion. Wszystkie produkty katecholowe, chinonowe i indolowe
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powstale W wyniku powyzszych reakcji sg uwazane za gtowne elementy budulcowe struktury

PDA [136,138-140].
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Rysunek 20. Polimeryzacja dopaminy w alkalicznych warunkach.

Polidopamina oprocz  wihasciwosci  adhezyjnych jest réwniez materialem
biokompatybilnym o wysokim powinowactwie do komorek, ktéory ma potencjal
w zastosowaniach biomedycznych. Grupy katecholowe i aminowe w strukturze PDA silnie
oddziatujg z grupami fosforanowymi i cholinowymi bton komoérkowych. W oparciu o te zalety,
materialty funkcjonalizowane PDA okazaly si¢ skuteczne wterapii raka iinnych
zastosowaniach miedzykomorkowych [141,142]. Poza tym wykorzystuje si¢ rowniez PDA do
inzynierii tkanek migkkich i twardych oraz w systemach dostarczania lekow. Cienkie warstwy
PDA mozna wykorzysta¢ do tworzenia bioaktywnych powtok. Biorac pod uwage wyjatkowe
wlasciwoséci adhezyjne PDA, Liu iin. zastosowali uktady CPC/PDA najpierw w celu
zwickszenia wytrzymatosci na $ciskanie kompozytu, a nastgpnie wykazali, ze PDA
w kompozytach CPC/PDA przyspieszyla konwersj¢ dihydratu fosforanu dwuwapniowego
(DCPD) i a-TCP do HAP we wczesnych stadiach, promujgc W ten sposob szybka mineralizacje
warstwy HAP na powierzchni kompozytu. Warstwa HAP ostatecznie uzyskala duza
powierzchnig, co korzystnie wptywa na proliferacje komorek i biatek [143]. Mineralizacja HAP
w symulowanym ptynie ustrojowym (SBF) silnie zalezy od wtasciwosci powierzchni

materiatu. Warto zauwazy¢, ze warstwa powtoki PDA odgrywa role zakotwiczania kationow
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Ca®" na podlozu, ale takze umozliwiala nukleacje HAP. Tworzenie biomineraléow CaP na
powierzchni pokrytej PDA opiera si¢ na schemacie wzrostu warstwa po warstwie ze wzgledu
na silne powinowactwo CaP z ugrupowaniami katecholowymi i aminowymi PDA. Osadzone
na powierzchni ugrupowania katecholamin w polidopaminie utatwiaja osadzanie jonow wapnia
I tworzenie krysztalow hydroksyapatytu, ktore sg wyrownane do osi ¢, rownolegle do warstwy
polidopaminy, jak obserwuje si¢ W naturalnych hydroksyapatytach w zmineralizowanych
tkankach [144]. Tsai W.B. i in. zaproponowali osadzanie warstw PDA na biodegradowalnych
filmach polimerowych z PCL, PLA, PLGA i poliuretanu (PU) zeby zwigkszy¢ powinowactwo
kilku polimeréw biodegradowalnych do chondrocytéw. Ocenili adhezj¢ i proliferacje
chondrocytéw krolika (komoérek tkanki chrzgstnej) wyizolowanych z chrzgstki kosci udowe;j
i kolana krolikow. Adhezja komoérek zostata znacznie zwigkszona juz po 15 sekundach
inkubacji dopaminy, a 4 minuty inkubacji wystarczyty do osiaggni¢cia maksymalnej adhez;ji
komoérek. Komorki proliferowaty szybciej na podlozach z PDA niz na podlozach
niemodyfikowanych. Wzrost powinowactwa komorek do substratow pokrytych PDA
wykazano poprzez wzmocnienie immobilizacji bialek adhezyjnych surowicy, takich jak
fibronektyna. W ramach pracy powstatly takze porowate rusztowania PU/PDA, a wyniki badan
biologicznych dla PU/PDA okazaly si¢ lepsze niz dla czystych rusztowan PU. WyniKki
pokazaty, ze osadzanie warstwy PDA na porowatych rusztowaniach jest prostg i obiecujaca
strategig inzynierii tkanki chrzgstnej i moze by¢ stosowane do innych rodzajow inzynierii
tkankowej [145]. Bardzo cickawg prace zaprezentowali Yu Y. iin., ktora dotyczyta czastek
HAP/PDA osadzanych na implantach tytanowych w celu poprawy osteointegracji tych
implantow. Wykonali badania w $rodowisku kontrolnym i z wysokim poziomem reaktywnego
tlenu (ROS), co wystepuje czesto u pacjentow z chorobami cukrzycy, osteoporozy i zapalenia
przyzgbia i zaburza osteointegracje implantow. Wykazali, ze wlasciwosci powlok HAP/PDA
(tj. grubos¢, sktad, hydrofilowo§¢) mozna kontrolowaé za pomoca stezenia dopaminy
w roztworze i czasem mineralizacji. Ponadto PDA jest idealng matrycg dla wzrostu HAP ze
wzgledu na silne zdolno$ci chelatowania metali przez grupy katecholowe. Powtoki HAP/PDA
wykazujg zdolno§¢ wychwytywania reaktywnego tlenu, promuja proliferacje komérek MC3T3
(mysich komorek prekursorowych osteoblastow) i zwigkszaja aktywno$¢ fosfatazy alkalicznej
(ALP) oraz ekspresj¢ genow zwigzanych z osteogenezg W srodowiskach z wysokim poziomem
ROS i normalnych, co sprzyja osteointegracji [146]. Deng Z. i in. pokazali dziatanie powtok
PDA osadzonych w ptytkach do hodowli komorkowych in vitro. Celem eksperymentéw byto
zbadanie PDA do wychwytywania ROP w celu ekspansji ludzkich mezenchymalnych komoérek
macierzystych (hMSC). Wykazali, ze PDA zmniejsza stres oksydacyjny i uszkodzenia
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mitochondriow W replikujacych si¢ hMSC. Podloze pokryte PDA (1 mg/ml, 2h) silnie sprzyjato
szybkosci proliferacji dlugoterminowej hMSC, podczas gdy charakter i potencjat roznicowania
komorek macierzystych zostaly zachowane. Poniewaz powloka PDA moze promowaé
aktywno$¢ osteogenezy i zmniejsza¢ stan zapalny modyfikacja powierzchni implantow
ortopedycznych za pomocag PDA moze potencjalnie przyspieszy¢ i poprawié ich korzystng
integracje z koscig [147].

Powyzsze przyktady literaturowe dotyczace mineralizacji uktadow HAP/PDA, wplywu
modyfikacji powierzchni HAP na zachowanie komoérek kosciotworczych oraz mozliwosci
immobilizacji innych czasteczek do powierzchni PDA przyczynito si¢ do pomystu rozwoju
tematu modyfikacji czastek HAP poli(glikolem etylenowym) z zastosowaniem PDA jako
tacznika. Podsumowujac i majagc na uwadze powyzszy stan wiedzy zaprezentowano
W niniejszej rozprawie doktorskiej kilka nowatorskich rozwigzan, polegajacych na
funkcjonalizacji czastek ceramicznych. Pierwszym z nich jest szczepienie poli(glikolu
etylenowego) do hydroksyapatytu za pomocg nanoskalowego tgcznika L-lizyny. Drugim, jest
silanizacja powierzchni czastek BG i przytaczenie L-lizyny za pomocg wigzania amidowego
z wykorzystaniem karbodiimidowych czynnikdw sprze¢gajacych. Trzecim rozwigzaniem
zaproponowanym w ramach modyfikacji powierzchni czastek ceramicznych jest polimeryzacja
dopaminy na powierzchni czastek HAP, a nastepnie przytaczenie poli(glikolu etylenowego) do
polidopaminy w reakcji addycji Michaela/Schiffa. Otrzymane nowe, funkcjonalizowane
czastki HAP lub BG wykorzystano jako napetniacz w polimerowo — ceramicznych

kompozytach opartych na PLLA.

7. FORMOWANIE KOMPOZYTOW TECHNIKAMI DRUKU 3D

Ten rozdzial poswigcono omoédwieniu dwoch technologii addytywnych druku 3D,
mianowicie druku 3D metodg SLS (selective laser sintering) idruku 3D opartym na
wytlaczaniu materialdow wiskoelstycznych, poniewaz otrzymywane W pracy materiaty moga
by¢ wykorzystane do przetwarzania tymi technologiami w ztozone konstrukty kostne.

Ostatnio szybko rozwingto si¢ drukowanie trojwymiarowe (3D), aby umozliwié
wytwarzanie spersonalizowanych rusztowan polimerowych, ceramicznych lub polimerowo —
ceramicznych. Druk 3D to proces wytwarzania przyrostowego, w ktéorym dane geometryczne
sa wykorzystywane do tworzenia struktur 3D poprzez nakladanie/spiekanie materialow
warstwa po warstwie. Technika SLS =zaklada spiekanie kolejnych warstw proszku
polimerowego lub kompozytowego. Zwykle polimer utrzymywany jest w wysokiej

temperaturze, zarowno W funkcji czasu procesu jak i calej objetosci materiatu. Przetwarzajac
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W ten sposob biopolimery dochodzi do degradacji materiatu i obnizenia jego wilasciwosci
uzytkowych. Jednak w tym obszarze poczyniono duzy postep projektujac dwuwiazkowsq
drukarke typu SLS (Dual Beam Laser Sintering). Zaleta tej nowej technologii jest to, ze
pierwsza wigzka podgrzewa materiat do temperatur bliskich temperaturze zeszklenia, a druga
dokonuje wlasciwego spickania. Efektem jest wyeliminowanie nagrzewania calej objgtoSci
proszku do temperatury zloza podczas calego procesu, CO zmniejsza stopien degradacji
spiekanych struktur [30]. Dzigki opracowaniu tej technologii mozliwe bedzie drukowanie
spersonalizowanych implantéw kostnych wykorzystujac polimery biodegradowalne
i biofunkcjonalizowang ceramike (rys. 21 A). Drugim rodzajem druku jest druk 3D oparty na
wytlaczaniu materiatow wiskoelstycznych na potrzeby kazdego pacjenta/defektu (rys. 21 C,D).
Nazywany jest plotowaniem 3D lub po prostu drukowaniem 3D, natomiast wykorzystujac

jednoczesnie tusz wraz z komoérkami/czynnikami wzrostu méwimy o biodrukowaniu 3D.
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Rysunek 21. Przyktady probek spiekanych z proszku PLA metodg Dual Beam Laser Sintering zaproponowane
przez Antoniczaka i in. [30] (A). Zasada trojwymiarowego drukowania wielokanatowego. Dwa lub wigcej
materiatow jest ukladanych warstwowo, uzyskujgc wolumetryczne, dwufazowe rusztowania z predefiniowang
strukturg porow (B). Wytwarzanie kosci todeczkowatej na podstawie danych z tomografii komputerowej

zaproponowane przez Ahlfelda i in. [148] (C, D).

Rozmiar biodrukarek jest niewielki, dlatego istnieje mozliwos¢ biodruku w sterylnych
warunkach. Jest to technologia druku, w ktorej stosuje sie pasty lub lepkie materiaty jako forme
wyj$ciowa I 0sadza si¢ je sekwencyjnie jako pasma za pomoca specjalnej dyszy w sposob
warstwa po warstwie w oparciu o wczesniej zaprojektowane struktury. W tym przypadku

drukowalno$¢ zalezy od réwnomiernego rozprowadzenia, lepkosci, pltynnosci, wydajnosci
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wytlaczania, czasu wigzania pasty i stabilno$ci ksztattu drukowanych pasm, aby wytrzymaé
cigzar struktury podczas druku. Czas wigzania (np. past CPC) odgrywa wazng role
w kontrolowaniu czasu drukowania pasty. Kwestig krytyczng dla rozdzielczo$ci drukowania
jest $rednica dyszy i stabilno$¢ wyttaczanych pasm. Zaletg technologii opartych na wyttaczaniu
jest tatwa obstluga kilku pojemnikow z materialami, ktére umozliwiajg taczenie wiecej niz
jednego materialu na rusztowanie, jak pokazano schematycznie na rysunku 21B.
Wielokanatowe kreslenie to zaawansowana technologia umozliwiajaca kontrolg parametrow
przetwarzania, takich jak predkos¢ i ciSnienie wytlaczania niezaleznie dla kazdego
biomateriatu. Do tego typu druku 3D z powodzeniem wykorzystuje si¢ pasty CPC oraz
hydrozele. Podsumowujac, drukowanie 3D ma dwie zalety: (1) umozliwia tatwe drukowanie
kombinacji roznych materiatéw oraz (2) dzigki tagodnym warunkom umozliwia jednoczesne

drukowanie komorek lub czynnikéw wzrostu, znane jako biodrukowanie [71,74-76,148,149].
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Il. CELE PRACY

Celem niniejszej rozprawy doktorskiej bylo opracowanie iwytworzenie nowych
materialdow majacych potencjalne zastosowanie W inzynierii tkanki kostnej. Praca opiera si¢
dwufazowych kompozytach polimerowo-ceramicznych, ktore sg biokompatybilne,
biodegradowalne i osteokonduktywne. Zastosowane w pracy czastki ceramiczne poddano
r6znym modyfikacjom W celu poprawy wigzania migdzy napetniaczem i matryca polimerowsa,
zwigkszenia stabilno$ci termicznej PLLA oraz uzyskania nowych, cytozgodnych kompozytow.
Do funkcjonalizacji powierzchni czastek HAP i BG wykorzystano czasteczki, ktére moga
zwigksza¢ potencjal osteogeniczny biomaterialu. W pracy wykorzystano roéwniez druk 3D do
otrzymywania makroporowatych rusztowan kostnych sktadajacych si¢ z fosforanow wapnia

CPC i mikrosfer PLLA. Szczegdtowy zakres badan przedstawiono ponize;j:

i.  Dwuetapowa modyfikacja powierzchni HAP L-lizyng oraz PEG z karboksylowa grupa
koncowa o masach czgsteczkowych 600 i 2100 g/mol.

ii.  Dwuetapowa modyfikacja powierzchni HAP polidopaming i PEG z aminowa grupg
koncowa o masach czasteczkowych 750 i 5000 g/mol, oraz PEG z tiolowa grupa
koficowa o masie czasteczkowej 800 g/mol.

iii.  Dwuetapowa funkcjonalizacja czgstek BG oraz czgstek BG dotowanych cynkiem
i strontem przy uzyciu prekursora silanowego i nastgpnie L-lizyny.

iv. Wytwarzanie kompozytéw polimerowych w postaci folii z matryca z PLLA
i modyfikowanym powierzchniowo czastkami HAP lub BG metodg wylewania
z rozpuszczalnika.

V. Analiza wptywu modyfikacji HAP/BG na morfologi¢, wlasciwosci termiczne,
biologiczne i degradacje in vitro otrzymywanych kompozytow.

vi.  Wytwarzanie mikrosfer z PLLA i PLLA/HAP 0 $rednicy ponizej 50 um.

vii.  Druk 3D dwufazowych struktur sktadajacych si¢ z CPC i mikrosfer PLLA.

viii.  Charakterystyka reologiczna past kompozytowych CPC/PLLA przeznaczonych do
druku 3D metoda wytlaczania, analiza mechaniczna i biologiczna usieciowanych
rusztowan CPC/PLLA oraz profil uwalniania jonow wapnia i fosforu i degradacja
hydrolityczna in vitro rusztowan CPC/PLLA.
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Hipotezy badawcze

Vi.

Przedstawione w niniejszej rozprawie doktorskiej hipotezy badawcze s3 nastepujace:

Modyfikowane czastki HAP z PEG poprawig adhezj¢ na granicy miedzyfazowej
polimer-napetniacz dzigki mieszalnosci PLLA i PEG.

Nowe kompozyty PLLA z modyfikowanymi czgstkami HAP z L-lizyng i PEG oraz
czgstkami BG z L-lizyng nie obnizg stabilno$ci termicznej kompozytow PLLA
z niemodyfikowanymi czastkami HAP lub BG, co zwigkszy ich mozliwosci w druku
3D standardowymi technikami. Stabilnos¢ termiczna kompozytow z HAP
modyfikowanym polidopaming bedzie wyzsza niz PLLA/HAP ze wzgledu na
wiasciwosci uniepalniajace polidopaminy.

Nowe kompozyty PLLA z modyfikowanymi czastkami HAP lub BG beda bioaktywne
oraz niecytotoksyczne.

Makroporowate kompozyty CPC/PLLA beda ulegaty szybszej degradacji in vitro niz
rusztowania kontrolne CPC zwigkszajac ich porowatosc¢.

Mikrosfery PLLA zwigksza lepkos¢ past na bazie CPC do druku 3D metoda
wytlaczania, dzigki czemu bedzie mozna uzyskac stabilne rusztowania kostne.
Kompozyty CPC/PLLA beda wspieralty adhezj¢ mezenchymalnych komorek

macierzystych bardziej niz kontrolne rusztowania CPC.
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I11. CZESC BADAWCZA — MATERIALY | METODOLOGIA

1. MATERIALY

W czeéci badawczej do modyfikacji powierzchni czgstek HAP i BG, do wytwarzania
kompozytow polimerowo — ceramicznych oraz do oceny biologicznej materiatow zostaty

wykorzystane polimery i odczynnik przedstawione w tabeli 1.

Tabela 1. Zestawienie materiatow i odczynnikéw uzytych W pracy.

Materiat Zrédlo Wzor/informacje dodatkowe
Poli(L-laktyd) Evonik Resomer L 207 S, 1.5-2.0dl/g
PLLA
Hydroksyapatyt Sigma #677418, proszek, rozmiar czgstek <200 nm,
HAP Aldrich Cas(OH)(POa)s,
M = 502,31 g/mol
Bioszklo BG Sie¢ BG (SiO2, P20s, Ca0) o réznym uziarnieniu i BG
Badawcza  dotowane cynkiem i strontem — tabela 2 (rozdz. 111, 2.2.)
Lukasiewicz
Dopamina Sigma #H8502, Chlorowodorek 3,4-dihydroksyfenetylaminy, M =
Aldrich 189,64 g/mol
Hol
L-lizyna Sigma #62840, krystaliczna, > 98.0%, M = 146,19 g/mol
Aldrich i
CDI Sigma #21860, 1,1’ - karbonylodiimidazol, M = 162,15 g/mol
Aldrich

W/“\/N

o
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EDC Sigma # 03450, Chlorowodorek N-(3-dimetyloaminopropylo)-N'-
Aldrich etylokarbodiimidu, M = 191,7 g/mol
CH
H3C_CH2—N:C:N—(CH2)3_N/ ’
\CH3
Sulfo-NHS Sigma #56485, sol sodowa N-hydroksysulfosukcynoimidu, >98%,
Aldrich M = 217,13 g/mol
#—ONa
18
OF Sy =0
OH
NHS Sigma #130672, N-hydroksysukcynoimid, 98%, M = 115,09 g/mol
Aldrich . /"”
Bufor MES Sigma #69892, M = 213,25 g/mol,
Aldrich Kwas 2-(N-morfolino)etanosulfonowy >99,0%,
I
ro
(Nj .H,O
Bufor TRIS Sigma #T5941, TRIS HCI, M = 157,60 g/mol, Chlorowodorek
Aldrich tris(hydroksymetylo)aminometanu
HO/>QOH “HCl
H,N OH
PEG 600 Sigma #689556, M = 588,86 g/mol
Aldrich glikol O-(2-karboksyloetylo)-O’-metylo-
undekanoetylenowy,
PEG 2100 Sigma #17928, M = 2100 g/mol, bursztynian glikolu monoetoksy-
Aldrich polietylenowy

o
HaC /\/o
\O \H/\)‘\OH
o
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PEG NH,750 Sigma #07964, glikol O-(2-aminoetylo)-O’-metylopolietylenowy,

Aldrich
HSC%O/\%/O\/\NHZ
M = 750 g/mol n

PEG NH- 5000 Sigma #06679, glikol O-(2-aminoetylo)-O’-metylopolietylenowy,
Aldrich
ch%o/\%/o\/\,\mz
M = 5000 g/mol n
PEG SH 800 Sigma #729108, poli(glikol etylenowy) eterometylowy tiol,
Aldrich
Hsc%o/\%/o\/\%
M =800 g/mol n
Dichlorometan Stanlab CH.CIy, cz.d.a, M = 84,93 g/mol
PVA Sigma Poli(alkohol winylowy), Mowiol 18-88, M ~ 130000 g/mol
Aldrich \L)Oj\
Pasta CPC Innotere Cement fosforanowo-wapienny CPC, sktad: tabela 3

GmbH (rozdz. 11, 3.2)

Materialy do analizy biologicznej:

Linie komorkowe:

L929 ATCC® CCL-1™

hFOB 1.19 ATCC® CRL-11372™

THP1-Blue™ NF-xB InvivoGen

hTERT-MSC Laboratorium Chirurgii Do$wiadczalnej i Medycyny Regeneracyjnej,

Szpital Uniwersytecki w Monachium (LMU), Monachium, Niemcy

Podloza hodowlane:

RPMI-1640 HyClone Cytiva

DMEM/Hama F-12 Gibco

Pozostate odczynniki:

Penicylina/streptomycyna, glutamina, normocyna, blastycydyna, genetycyna, MTT (bromek 3-
(4,5-dimetylotiazol-2-ilo)-2,5-difenylotetrazoliwy), DMSO, LPS E. coli, BSA, Triton-X100,
formaldehyd, gentamycyna, amfotercyna B - Sigma Aldrich; FCS - HyClone Cytiva;
trypsyna/EDTA, HEPES, blekit trypanu, PBS — Gibco; bufor QUANTI-Blue™ — InvivoGen;
DAPI, falloidyna AlexaFluor 488 — ThermoFisher, Cytotoxicity Detection KitPLUS (LDH) —
Roche.

61



2. METODOLOGIA CZESC | MODYFIKACJA CZASTEK CERAMICZNYCH ORAZ
WYTWARZANIE | CHARAKTERYSTYKA KOMPOZYTOW NA BAZIE PLLA

2.1. Modyfikacja czastek hydroksyapatytu L-lizyna i poli(glikolem etylenowym)

Przed przystapieniem do etapu modyfikacji czastek HAP suszono je w suszarce
prozniowej W temperaturze 110 °C przez 24 h. Dyspersje 0,5 g hydroksyapatytu w 5 ml wody
destylowanej (stezenie 0,1 g/ml) poddano dziataniu ultradzwiekéw przez 10 minut. Do
zawiesiny dodano 0,146 g L-lizyny (przy zachowaniu stosunku molowego reagentow 1:1),
ktorg mieszano przez 24 h na mieszadle magnetycznym w temperaturze pokojowej. Produkt
oddzielono przez wirowanie (300 rpm, 5 min), przemyto 3-krotnie woda destylowanag i Suszono
w temperaturze 40 °C w suszarce prozniowej przez 24 h. Wykonano takze modyfikacje HAP
L-lizyna przy stosunku molowym 4:1, 2:1, 1:2 i 1:5. Zwigkszanie ilosci L-lizyny w uktadzie
nie powodowato wigkszej ilosci przylaczenia proporcjonalnie do ilosci L-lizyny.
Zweryfikowano réwniez przytaczenie L-lizyny poprzez wstepna silanizacj¢ powierzchni HAP
3-aminopropylotrietoksysilanem (APTS). Stopien przytaczenia L-lizyny do HAP wedtug tej
metody byl nizszy o ok. 20-30 %. Zawarto$¢ L-lizyny na powierzchni HAP okres§lano
jakosciowo na podstawie widm FTIR i ilosciowo na podstawie analizy TGA. W dalszej czesci
pracy do zmodyfikowanych L-lizyng czastek HAP zastosowano oznaczenie HAP/LY'S.

Poli(glikole etylenowe) z karboksylowa grupa koncowa o masach czasteczkowych 600
g/mol i 2100 g/mol szczepiono na czastkach HAP zmodyfikowanych L-lizyng z zastosowaniem
1,1'-karbonylodiimidazolu (CDI) w stosunku molowym grupy aminowej pierwszorzedowej
(HAP/LYS):PEG:CDI (1:1:1,3). CDI jest jednym z Kkilku powszechnie stosowanych
odczynnikow do sprzegania kwasow karboksylowych z aminami alifatycznymi lub
aromatycznymi z wytworzeniem amidow [150]. Poli(glikole etylenowe) z karboksylowg grupa
koncowg aktywowano $rodkiem sprzegajagcym CDI w 10 ml dichlorometanu (DCM) przez 2
godziny w temperaturze pokojowej w atmosferze argonu. Dyspersje HAP modyfikowanego L-
lizyng (0,05 g) w 10 ml DCM poddano dziataniu ultradzwigkow i dodano do roztworu PEG.
Zawiesing mieszano W temperaturze pokojowej przez 4 godziny w atmosferze argonu. Produkt
oddzielono przez wirowanie (3000 rpm, 5 min.) isuszono W suszarce prozniowej
w temperaturze 40 °C przez 24 godziny. Schemat reakcji modyfikacji HAP L-lizyng i PEG
przedstawiono na rysunku 22 A. Do szczepienia PEG na powierzchni HAP poprzez L-lizyng
testowano rowniez inny czynnik sprzegajacy z grupy karbodiimidow N,N'-
diizopropylokarbodiimid (DIC), ktory ostatecznie nie wplywal korzystnie na efektywnosé
modyfikacji.
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Reakcje acylowania (rysunek 22 B) sg szeroko stosowane W syntezie produktow
naturalnych i czasteczek biologicznie czynnych. Aby mogly by¢ przeprowadzone skutecznie
uzywa si¢ rozpuszczalnikow np. DCM. CDI jest stosunkowo tani i tatwo dostgpny w duzych
ilo$ciach, ajedynymi produktami ubocznymi sg dwutlenek wegla iimidazol. Te korzysci
sprawiaja, ze CDI jest doskonalym odczynnikiem do aktywacji reakcji sprzegania amidéw na

duza skale [150].
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Rysunek 22. Schemat reakcji modyfikacji HAP L-lizyng i PEG (A). Reakcja sprzegania grupy karboksylowej
i aminowej z wykorzystaniem CDI (B).

Zawarto$¢ PEG na powierzchni czastek HAP/LYS okre§lono metoda FTIR i TGA. W dalszej
czesci pracy do zmodyfikowanych L-lizyng i PEG 0 masie czasteczkowej 600 g/mol i 2100
g/mol czastek HAP  zastosowano oznaczenie odpowiednio HAP/LYS/PEG600
i HAP/LYS/PEG2100.

2.2. Modyfikacja czastek bioszkla L-lizyna

Przed przystgpieniem do etapu modyfikacji czastek BG suszono je w suszarce

prozniowej W temperaturze 80 °C przez 24 h. Modyfikacji L-lizyna poddano czastki BG oraz
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BG dotowane cynkiem i strontem o dwoch roznych uziarnieniach, ktore przedstawiono w tabeli
2. Przedstawione czastki BG otrzymano z Instytutu Ceramiki i Materialow Budowlanych (Sie¢
Badawcza Lukasiewicz) wramach projektu GlassPoPep ,Multifunkcyjne materiaty
kompozytowe o wilasciwosciach przeciwbakteryjnych i pro-regeneracyjnych do rekonstrukcji
tkanki kostnej”. W tym projekcie jednym z zadan byta modyfikacja powierzchni czastek BG,
ktorym si¢ zajmowatam. Zmodyfikowane czastki BG L-lizyng stanowily napeliacz do
kompozytéw na bazie poli(adypinianu glicerolu), ktore zostaly opisane W czterech
zgloszeniach patentowych. Czastki BG syntezowano niskotemperaturowa metodg zol-zel,
gwarantujgca wysokg czysto§¢ chemiczng iduzag homogeniczno$¢ wedlug sposobu
przedstawionego przez Ciotek L. i wspotautorow [91]. Opracowane czastki BG nalezalty do
uktadu Ca0O-SiO2-P20s. Jako material podstawowy zastosowano BG 0 zawartosci 70 % wag.
SiO2, 5 % wag. P20s i 25 % wag. CaO. W przypadku BG domieszkowanych ZnO lub SrO, 5
% wag. CaO w sktadzie BG zastagpiono odpowiednim tlenkiem. Po przeprowadzeniu mieszanin
reakcyjnych od zolu do zelu iprocesie suszenia przeprowadzono obrobke cieplng
w temperaturze 600 °C przez 6 godzin w piecu elektrycznym. Otrzymano proszki
gruboziarniste, ktore nastepnie rozdrobniono W mozdzierzu mechanicznym. Otrzymano czastki

BG o dwoch frakcjach granulacji [91].

Tabela 2. Rodzaje BG zastosowanych do modyfikacji L-lizyng.

Nazwa probki_uziarnienie Uziarnienie [um] Sklad
BG_I do1 7,138
dos 59,866 SiO2 70 % wag.
do.o 215,547 CaO 25 % wag.
BG_II do14,244 P20s 5 % wag.
dos 38,095
do.o 105,062
ZBG_I do.1 7,960
dos 68,088 SiO2 70 % wag.
doo 198,461 CaO 20 % wag.
ZBG_lI do1 5,349 P20s 5 % wag.
dos 42,334 Zn0O 5 % wag.
doo 118,711
SrBG_I do.1 7,869
dos 61,789 SiO2 70 % wag.
doo 173,734 Ca0 20 % wag.

64



SrBG_I do1 4,857 P2Os5 5 % wag.
dos 37,739 SrO 5 % wag.
dog 106,024

Nawazke 1,0 g BG o odpowiednim sktadzie i uziarnieniu dodano do 18 ml 95%
wodnego roztworu acetonu. Uktad mieszano na mieszadle magnetycznym w temperaturze
pokojowej przez 4 h. Po tym czasie zawiesing odwirowano (3000 rpm, 5 min) i przemyto
trzykrotnie 95% acetonem, a nastepnie woda destylowang. Oczyszczone czastki BG suszono
W temperaturze 80 °C W czasie 24 h. Suche czgstki BG poddano r6znym rodzajom modyfikacji
w celu wprowadzenia na ich powierzchni¢ L-lizyny. Celem zadania byto uzyskanie jak
najwigkszej ilosci L-lizyny. Zweryfikowano ilos¢ przytaczenia L-lizyny w reakcjach
bezposrednich BG z L-lizyng (stosunki molowe 1:1 i1:2, reakcja w H20) oraz w reakcjach
dwuetapowych z wykorzystaniem APTS (BG:APTS 1:1 i 1:2, reakcje w EtOH). W reakcjach
z EtOH do czastek HAP/APTS przylaczano L-lizyng wilosci 10 % wag. w EtOH.
W wymienionych reakcjach L-lizyna byta zwigzana z powierzchnia BG adhezyjnie, a stopnie
przytaczenia L-lizyny okreslone na podstawie TGA wynosilty maksymalnie 2 %. Ostatecznie

zaproponowano dwustopniowg modyfikacj¢ czastek BG wedtug rysunku 23.

Il etap o
= HoN
EDC, NHS, pH=6, 24h H2 \/\/\H'LOH

NH,

BG—O—APTS-NH— CO-LYS

Rysunek 23. Schemat dwuetapowej modyfikacji czgstek bioszkta L-lizyng.

W pierwszym etapie do 1,0 g czastek BG dodano 18 ml 96 % etanolu i mieszano na
mieszadle magnetycznym 30 min. Nastepnie do dyspersji czastek BG dodano 1 ml (0,949 g)
APTS i uktad mieszano na mieszadle magnetycznym przez kolejne 4 h. Po tym czasie czastki
BG/APTS oddzielono poprzez wirowanie (3000 rpm, 5 min) i przemywanie $wiezymi porcjami
etanolu. Obecnos¢ APTS na powierzchni czastek BG okreslono jako$ciowo na podstawie widm
FTIR iilosciowo na podstawie analizy TGA. Schemat pierwszego etapu modyfikacji BG

przedstawiono na rysunku 24.
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Rysunek 24. i etap modyfikacji BG z uzyciem APTS.

W drugim etapie czastki BG/APTS poddano modyfikacji L-lizyng w obecnosci EDC -
karbodiimidowego czynnika sprzegajacego grupy aminowe pochodzace od APTS
i karboksylowe pochodzace od L-lizyny. Do reakcji zastosowano takze N-
hydroksysukcynoimid (NHS) w celu zwigkszenia skutecznosci reakcji sprzegania. NHS
umozliwia reakcje karbodiimidéow polegajaca na aktywacji karboksylanow (-COOH) do
sprzegania z aminami pierwszorzedowymi (-NHz2) (rysunek 25). Reakcje przytaczania L-lizyny
do czastek BG/APTS przeprowadzono 24h w 0,05 M buforze MES, o pH = 6, ktory zapewnia
odpowiednie $rodowisko reakcyjne poniewaz jest pozbawiony dodatkowych grup
karboksylowych i aminowych. Bufor MES jest stabilnym chemicznie i enzymatycznie buforem
obojnaczym. Ma zakres pH od 5,8 do 6,5 i jest powszechnie stosowany w pozywkach do
hodowli komodrkowych, jako powszechny bufor w elektroforezie i do oczyszczania biatek
w chromatografii. MES jest rowniez przydatny jako bufor niekoordynujacy w chemii
z udziatem jonéw metali. W pierwszej kolejnosci aktywowano grupy karboksylowe L-lizyny
w 10 ml buforu MES przy stosunku molowym reagentow L-lizyna: EDC: NHS=1:1.1:1.3,
oraz APTS : L-lizyna = 1 : 1.5, mieszajac uktad 30 minut na mieszadle magnetycznym.
Nastepnie przygotowano dyspersje czastek BG/APTS w buforze MES o stezeniu 0,05 g/ml
i dodano do roztworu L-lizyny. Catos¢ mieszano w temperaturze pokojowej przez 24 h.
Ostatecznie produkt odwirowano (3000 rpm, 5 min), przemyto 3-krotnie buforem MES
I suszono pod proznig 24 h w temperaturze 40 °C. Zawarto$¢ przylaczonej L-lizyny do
BG/APTS potwierdzono na podstawie termogramu TGA ianalizy FTIR. W dalszej czgsci
pracy do zmodyfikowanych L-lizyng czastek BG 1i1l, ZBG_li Il oraz SrBG_I i Il postuzono
si¢ oznaczeniami odpowiednio BG _I/APTS/LYS, ZBG_I/APTS/LYS itd. |l etap

funkcjonalizacji czastek BG przedstawiono na rysunku 26.
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Zastosowany w Il etapie modyfikacji karbodiimidowy czynnik sprzegajacy tj.
chlorowodorek N-(3-dimetyloaminopropylo)-N'-etylokarbodiimidu (EDC), reaguje najpierw
z grupg karboksylowa i tworzy reaktywny wobec aminy zwigzek posredni O-acylomocznik,
ktory nastepnie reaguje z grupa aminowg tworzac wigzanie amidowe z uwolnieniem
izomocznikowego produktu ubocznego. Ten produkt posredni jest niestabilny w roztworach
wodnych, dlatego uzyto NHS do stabilizacji reakcji. Atak nukleofilowy NHS na O-
acylomocznik powoduje utworzenie stabilnego estru NHS, ktéry nastgpnie umozliwia
skuteczne sprzeganie z pierwszorz¢gdowymi aminami. Mechanizm aktywacji molekularnej
EDC/NHS pokazano na rysunku 25 [151,152].

Aktywacja grupy karboksylowej L-lizyny do sprzegania z aming I-rzedowg

NH,
0
HoN
(0] NH——CH;——CH,
NH,
EDC, NHS, pH =6
0 » N
H,N |
CH,
OH |
I
[
/N\
NH; CH3
0
HoN o
ester NHS (¢)
\N
o]
NHS
OH
EDC o /
CH, N
H3C——CH;——N——=C=——=N—(CH,);—nN

Rysunek 25. Schemat aktywacji grupy karboksylowej L-lizyny z zastosowaniem EDC/NHS.
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Rysunek 26. Funkcjonalizacja bioaktywnej powierzchni bioszkta L-lizyng (Il etap).

2.3. Modyfikacja czastek hydroksyapatytu polidopamina i poli(glikolem etylenowym)

Polidopaming (PDA) na powierzchni czastek HAP otrzymano w wyniku polimeryzacji
in situ dopaminy w obecnosci utleniacza — buforu TRIS. Przed przystgpieniem do etapu
modyfikacji czastek HAP suszono je W suszarce prozniowej W temperaturze 110 °C przez 24
h. Przygotowano dyspersje 0,5 g hydroksyapatytu w5 ml buforu TRIS (0,01 M, pH = 8,5)
i poddano dziataniu ultradzwickéw przez 10 minut. Stezenie HAP w buforze TRIS wynosito
zatem 0,1 g/ml. Nast¢pnie do zawiesiny HAP dodano roztwér dopaminy w buforze TRIS
0 stgzeniu 2 mg/ml, przy zachowaniu stosunku molowego HAP i dopaminy 1:1. Caty uktad
mieszano na mieszadle magnetycznym w temperaturze pokojowej przez 24 h wcelu
umozliwienia polimeryzacji dopaminy na czastkach HAP. Produkt odwirowano (3000 rpm, 5
min), przemyto 3-krotnie buforem TRIS i woda, nastepnie suszono w temperaturze 40 °C
W suszarce prozniowej przez 24 h. Zawartos¢ PDA na powierzchni HAP okre§lono na
podstawie termogramu TGA.W dalszej czeSci pracy do zmodyfikowanych polidopaming
czastek HAP zastosowano oznaczenie HAP/PDA. Na rysunku 27 przestawiono uproszczony
schemat polimeryzacji dopaminy i osadzanie struktur PDA na czastkach HAP.

Poli(glikole etylenowe) z aminowa grupg koncowag o masach czasteczkowych 750
g/mol i 5000 g/mol oraz PEG z tiolowg grupg koncowg o masie czasteczkowej 800 g/mol
szczepiono do zmodyfikowanych PDA czastek HAP w reakcji addycji typu Michaela i/lub
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formacjach zasady Schiffa. W reakcjach tych immobilizuje si¢ kowalencyjnie grupy
nukleofilowe PEG do struktury PDA (rysunek 27).

PEG-NH,/PEG-SH
NH, ==
S—am

OH
OH o MoH Dopamina 2mg/ml
- Reakcja addycji T
s = Tris-HCL 55°C  nfichael’a

pH = 8.5, Tris-HCI1
~20°C,24h

Zasada Schiff’a T

Rysunek 27. Schemat polimeryzacji dopaminy i szczepienia PEG na czgstkach HAP.

Zatozono szczepienie PEG w ilosci 10 % wag. w stosunku do czastek HAP/PDA. Dyspersje
0,5 g czastek HAP:PDA w 5 ml buforu TRIS poddano dziataniu ultradzwiekéw przez 10 min.
Po tym czasie dodano roztwor PEG w buforze TRIS o st¢zeniu 3 mg/ml. Uktad HAP/PDA/PEG
mieszano 24 h w temperaturze 55 °C pod chlodnicg zwrotng. Reakcj¢ szczepienia PEG
zakonczono poprzez odwirowanie na wirowce (3000 rpm, 5 min). Nastepnie produkt przemyto
3-krotnie buforem TRIS isuszono w suszarce prozniowej 24 h, 40 °C. Zawarto$¢ PEG na
powierzchni czastek HAP/PDA okre$lono jakosciowo na podstawie widm FTIR i ilosciowo na
podstawie analizy TGA. W przypadku PEG z tiolowa grupa koncowg powyzsza reakcje
przeprowadzono w atmosferze inertnej w argonie w celu zapobiegania utlenianiu mostkow
siarczkowych.

W dalszej czgsci pracy czastki HAP/PDA ze szczepionym PEG o masie czasteczkowej 750
g/mol, 5000 g/mol 1800 g/mol nazwano odpowiednio HAP/PDA/PEG NH.750,
HAP/PDA/PEG NH>5000, HAP/PDA/PEG SHS800.

2.3.1. Preparatyka polidopaminy

Wykonano polimeryzacje dopaminy W obecnosci $rodka utleniajacego — buforu TRIS
0 pH = 8,5. Sporzadzono roztwor dopaminy W 0,01 M buforze TRIS o stezeniu 2 mg/ml, ktory
mieszano na mieszadle magnetycznym przez 24 h w temperaturze pokojowej. Polimeryzacja
rozpoczyna si¢ po 1 minucie kontaktu dopaminy z buforem TRIS na co wskazuje lekkie

zabarwienie roztworu. W trakcie trwania polimeryzacji oligomery dopaminy samoorganizujg
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si¢ | tworzg czgstki koloidalne, ktore tworzg czarny osad (rysunek 28), co swiadczy o zaj$ciu
procesu samopolimeryzacji. Po 24 h mieszania czastki PDA odwirowano na wiréwce (3000

obr/min, 5 min), i suszono w suszarce prézniowej W temperaturze 40 °C przez 24 h.

Polimeryzacja dopaminy w buforze TRIS, pH = 8,5, stezenie 2 mg/ml

Rysunek 28. Polimeryzacja dopaminy w czasie 24 h.

2.4. Wytwarzanie kompozytow z matryca z PLLA

Seri¢ kompozytéw z matrycg PLLA i napelniaczem w postaci niemodyfikowanych
i modyfikowanych czastek HAP i BG wykonano w stosunku wagowym 9:1. Granulat PLLA
w ilosci 0,45 g rozpuszczono W 10 ml dichlorometanu (DCM), nastepnie dodawano dyspersje
0,05 g odpowiedniego napetniacza w 5 ml DCM uprzednio poddang dziataniu ultradzwigkow
przez 10 minut. Uktad polimer/napetniacz mieszano 10 minut i sonikowano kolejne 10 minut.
Nastgpnie dyspersje ponownie mieszano na mieszadle magnetycznym 10 minut. Folie
kompozytowe uformowano przez wylewanie odpowiednich dyspersji na szalki Petriego (o 90
mm) isuszenie 24 h w temperaturze pokojowej w celu odparowania rozpuszczalnika,
anastepnie suszenie 4 h wtemperaturze 40 °C pod proznia. Srednia grubosé folii

kompozytowych po wysuszeniu wynosita 35 +£ 5 um.

2.5. Charakterystyka strukturalna, termiczna i biologiczna napekmiaczy i kompozytow

Spektroskopia W podczerwieni z transformatq Fouriera (FTIR)

Modyfikowane czastki HAP i BG czynnikami biologicznymi i PEG analizowano przy
uzyciu spektroskopii FTIR. Widma rejestrowano na spektrofotometrze Nicolet iZ10 (Thermo
Scientific) w zakresie $redniej podczerwieni 4000 — 600 cm™?, z rozdzielczoscig 4 cm™® 132
skanami tla. Wykorzystano technik¢ catkowitego ostabionego, wewngtrznego odbicia
promieniowania IR (FTIR-ATR).
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Mikroskopia

Do obrazowania czastek HAP 1BG oraz folii kompozytowych zastosowano
skaningowy mikroskop elektronowy SEM (Phenom ProX; Thermo Scientific, Waltham, MA,
USA) oraz mikroskop cyfrowy Keyence VHX-5000 (Keyence, Osaka, Japonia).

Skaningowa kalorymetria roznicowa (DSC)

Wilasciwosci termiczne kompozytéw rejestrowano z wykorzystaniem aparatu DSC1
Mettler Toledo z systemem chtodzacym Huber TC100. Kalorymetr kalibrowano przy uzyciu
dwoch standardowych wzorcow: indu (Tm = 156.6 °C, AHm = 28.45 J/g) i cynku (Tm = 419.7
°C, AHm = 107.0 J/g). Probki o masie 3.0 mg + 0.3 mg zostaly umieszczone w tyglach
aluminiowych o pojemnosci 40 ul i nastgpnie ogrzewane zgodnie z ustalonym programem
termicznym w atmosferze inertnej.

Program temperaturowy dla kompozytéw z matrycg PLLA:
e | ogrzewanie: 25— 200 °C, 10 °C/min, N2 60 ml/min,
e Chlodzenie: 200 — 25 °C, 10 °C/min, N2 60 ml/min,
e |l ogrzewanie: 25 —200 °C, 10 °C/min, N2 60 ml/min.

Analiza termograwimetryczna (TGA)

Stabilno$¢ termiczng oraz zawarto$¢ napelniacza w kompozytach analizowano na
podstawie termogramdéw TGA. Analizy TGA przeprowadzono przy uzyciu aparatu TGA/DSC
1 Mettler Toledo w zakresie temperaturowym 25 — 900 °C w atmosferze azotu. Szybkos¢
ogrzewania to 10 °C/min, przeplyw azotu 30 ml/min. Prébki o masie 10 mg + 1.0 mg zostaly
umieszczone w tyglach ceramicznych z Al,O3 o pojemnosci 70 pl i nastgpnie ogrzewane

zgodnie z ustalonym programem temperaturowym.

Degradacja hydrolityczna w roztworze SBF
Biodegradowalno$¢ przedstawionych w pracy folii kompozytowych z matrycg PLLA
i HAP modyfikowanym L-lizyng i PEG, HAP modyfikowanym PDA iPEG, BG iBG
modyfikowanym L-lizyng badano poprzez zanurzenie probek o masie ~25 mg w 3 ml roztworu
SBF (pH = 7,4) w zamknietych fiolkach. Roztwor SBF przygotowano doktadnie wedtug
procedury Kokubo i Takadama [153]. Stezenie jonow i pH roztworu SBF sg takie same jak
wosoczu krwi ludzkiej, dlatego SBF jest najczeSciej stosowanym roztworem do
eksperymentow degradacji i mineralizacji w warunkach statycznych. Probki inkubowano
w temperaturze 37 °C, a catkowity czas eksperymentu przedstawiony w pracy to 25 tygodni.
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Roztwor SBF zmieniano 1 raz w tygodniu. Probki iroztwory do pomiaréw ubytku masy
I zmiany pH pobierano po: 4, 8, 15, 20, 25 tygodniach. Pobrane probki w okreslonych
odcinkach czasowych przemywano wodg i SUSZOno W suszarce z obiegiem powietrza 24 hw 37

°C. Wspoétczynnik zmiany masy (probek obliczono wedlug rownania (2):

-100%, (2)

Wo—W;
W=

0

w ktorym W, 0znacza mase poczatkowa probki, a W, mase probki po degradacji w wybranym

odcinku czasowym.

Pomiar kgta zwilzania

Pomiar kata zwilzania woda demineralizowang folii kompozytowych przeprowadzono
z uzyciem goniometru PGX+. Objetos¢ osadzanych kropel wynosita 5 pl. Krople wody
zarejestrowano kamera PGX+, a kat zwilzania okre$lono na podstawie obrazu kropli wody na
powierzchni kompozytu. Kat zwilzania woda mierzono W pigciu réznych miejscach na

powierzchni poszczegodlnych folii, aby zminimalizowa¢ btedy eksperymentalne.

Charakterystyka hodowli komorkowej

Przed rozpoczeciem badan in vitro probki w postaci folii kompozytowych
sterylizowano z wykorzystaniem sterylizatora parowego w warunkach: temperatura 121°C,
ci$nienie 1,05 bar, dtugo$¢ cyklu: 22 minut.

Wplyw kompozytow na zywotnos¢ komodrek oceniono zgodnie z normg ISO 10993-
5:2009 (Biologiczna ocena wyrobow medycznych — Czes¢ 5: Testy cytotoksycznos$ci in vitro)
W odniesieniu do dwoch linii komoérkowych: linia fibroblastow mysiej skory 1929 i linia
ludzkich ptodowych osteoblastow hFOB 1.19. Przed eksperymentami fibroblasty hodowano
W pozywce RPMI-1640 uzupetnionej 10 % FCS, penicyling (100 U/ml) i streptomycyna (100
ug/ml) w inkubatorze do hodowli komoérkowych (37 °C, 5 % CO>). Osteoblasty hFOB 1.19
hodowano w mieszaninie 1:1 DMEM i Hama F-12 uzupehionej 10 % FCS 10,3 mg/mL
genetycyny (G418) w inkubatorze do hodowli komérkowych. W celu podhodowli, konfluentne
monowarstwy komorek oddzielono od naczynia hodowlanego za pomocag 0,5 % roztworu
trypsyny/EDTA i zawieszono W pozywce hodowlanej. Zywotnosé i gestos¢ komorek
okreslono odpowiednio stosujagc komorg Brukera ibarwienie blekitem trypanu. Komorki

stosowano w do$wiadczeniach tylko wtedy, gdy Zywotno§¢ komorek przekraczata 95 %.
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Test cytotoksycznosci MTT

Komorki 0 gestoéci 4-10° komoérek/ml (dla hFOB 1.19) lub 2-10° komoérek/ml (dla
L929) przeniesiono do 96-dotkowych ptytek hodowlanych wilosci 100 pl/studzienke
i inkubowano 24 h w celu odtworzenia pojedynczych warstw komorek. Po inkubacji hodowle
komorkowe obserwowano przy uzyciu mikroskopu biologicznego w uktadzie odwroconym
upewniajac si¢, ze utworzyly si¢ konfluentne ijednorodne monowarstwy i wykluczy¢
zanieczyszczenie. Pozywke zastgpiono 100 ul $wiezej pozywki hodowlanej, a do wybranych
studzienek dodano probki kompozytow odpowiadajace 1/10 powierzchni studzienki (n = 6). Po
24 h inkubacji oceniano stan pojedynczych warstw komorek pod mikroskopem $wietlnym
i rejestrowano wszelkie zmiany w ich morfologii. Hodowle komoérkowe W pozywce bez
badanych materialdow zastosowano jako pozytywna kontrole zywotnosci. Aby okresli¢
ilosciowo zywotno$¢ komorek, do kazdej studzienki dodano 20 pl bromku 3-(4,5-
dimetylotiazol-2-ilo)-2,5-difenylotetrazoliowego (MTT) i kontynuowano inkubacj¢ przez
nastepne 4 h. Po odwirowaniu (450 g, 10 min) i usunigciu supernatantéw, do kazdej studzienki
dodano 100 pl DMSO (dimetylosulfotlenku) w celu rozpuszczenia niebieskich krysztatow
formazanu. W kolejnym etapie po 200 ul roztworu z kazdego dotka przeniesiono do oddzielnej
96-dotkowej ptytki. Na koniec zmierzono absorbancje zawarto$ci kazdego dotka przy dtugosci

fali 570 nm za pomocg fotometru Multiskan EX (Thermo Scientific).

Test prozapalny THP1-Blue™ NF-kB

Ludzkie monocyty THP1-Blue™ NF-kB niosace konstrukt reporterowy SEAP
indukowany przez NF-«B, zostaty uzyte do okre$lenia aktywacji szlaku transdukcji sygnatu
NF-kB za pomocg testowanych materialow. Ta linia komdrkowa jest bioczujnikiem aktywacji
komoérek odpornosci wrodzonej. Indukcja czynnika transkrypcyjnego NF-kB powoduje
wydzielanie embrionalnej fosfatazy alkalicznej (SEAP) do pozywki hodowlanej. Stgzenie
enzymu odpowiada intensywnosci stymulacji. Ludzkie monocyty hodowano w pozywce RPMI
zawierajacej 10 % FCS, 25 mM kwasu 4-(2-hydroksyetylo)-1-piperazynoetanosulfonowego
(HEPES), 100 U/ml penicyliny, 100 pg/ml streptomycyny, 2 mM glutaminy, oraz czynniki
selekcyjne (100 pg/ml normocyny i 10 pg/ml blastycydyny) w wilgotnej atmosferze z 5 % CO»
w temperaturze 37 °C. Monocyty THP1-Blue™ NF-kB doprowadzono do 1-10° komérek/ml
1 200 ul zawiesiny komorek przeniesiono do kazdej studzienki. Nastgpnie do wybranych
dotkow dodano probki kompozytow odpowiadajgce 1/10 powierzchni studzienki (n = 6).
Monocyty inkubowane w pozywce stuzyly jako kontrola negatywna, podczas gdy monocyty
stymulowane LPS E. coli (100 ng/ml) zastosowano jako kontrolg pozytywna aktywacji NF-kB.
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Wytwarzanie SEAP oznaczano ilosciowo przez potaczenie 20 pl supernatantu wolnego od
komorek z 180 pul buforu QUANTI-Blue™ i inkubowano w37 °C z 5 % COz przez 4 h.
Absorbancje mierzono przy dtugosci fali 650 nm za pomoca fotometru Multiskan EX (Thermo

Scientific).

Test LDH

Nawazki 50 mg czastek BG (BG/LYS, ZBG/LYS i StBG/LYS) zostaly umieszczone
w insertach. Nast¢pnie komorki hFOB 1.19 (ATCC, USA) zostaly wysiane na ptytki 12-
dotkowe W ilosci 3-10° komérek/dotek W objetosci 800 ul. Inserty z czgstkami BG oraz pusty
insert (kontrola komorek) zostatly umieszczone W ptytkach wielodotkowych. Do kazdego
insertu dodano 400 pl medium DMEM/F-12 zawierajacego 10 % FCS, gentamycyne o st¢zeniu
koncowym 10 pg/ml i amfoterycyng¢ B o stezeniu koncowym 0,25 pg/ml. Komoérki inkubowano
48 h (37 °C, 95% wilgotnosci, 5% CO2). Test LDH wykonano po inkubacji biomateriatow przez
48 h. Przed przystapieniem do pobierana probek medium, do dotkow z kontrolg pozytywna
dodano 50 pl 1 % roztworu Triton X-100 po czym ptytki ponownie umieszczono W inkubatorze
na czas 15 minut. Nastgpnie z kazdego dotka pobrano po 6 probek medium o objetosci 50 ul
do uprzednio przygotowanej ptytki 96 - dotkowej. Nastgpnie przygotowano roztwér do badania
aktywnosci dehydrogenazy mleczanowej przy uzyciu zestawu Cytotoxicity Detection KitPLUS
(Roche) zgodnie z protokotem dostawcy. Przygotowany roztwdr natychmiast dodano
W objetosci 50 pl do dotkdéw z probkami. Ptytke nastgpnie inkubowano w ciemnosci przez 30
min w temperaturze pokojowej, po czym przeprowadzono pomiar absorbancji za pomoca
czytnika ptytek przy diugosci fali 490 nm oraz 690 nm. Cytotoksycznos¢ wyznaczono za

pomoca wzoru (3):

Cytotoksyczno$¢ LDH = Aprobka” Akontrola X 100% (3)

Akontroli dodatniej— Akontrola

Ocena statystyczna

Istotno$¢ statystyczng roznic miedzy grupami uzyskang w badaniach biologicznych
oceniono za pomocg testu U Manna—Whitneya. Roznice uznano za istotne statystycznie, gdy
p < 0,05. Analize statystyczng przeprowadzono przy uzyciu oprogramowania GraphPad Prism
7. Wyniki przedstawione jako wartosci $rednie + odchylenie standardowe dla n powtdrzen

opracowano w programie Origin 2021.
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3. METODOLOGIA CZESC || — DRUKOWANIE 3D | CHARAKTERYSTYKA
RUSZTOWAN CPC/PLLA

3.1. Wytwarzanie mikrosfer polimerowych PLLA oraz kompozytowych PLLA/HAP

Mikrosfery z PLLA oraz mikrosfery kompozytowe PLLA z zawartoscig 10 % wag.
HAP wytworzono technikg emulsyjng z odparowaniem rozpuszczalnika (ang. oil — in — water
technique (O/W) dla mikrosfer PLLA oraz ang. solid — in — oil — in — water emulsification
S/O/W dla mikrosfer PLLA/HAP). Schemat wytwarzania jest przedstawiony na rysunku 29.
W tym celu sporzadzono 1 % roztwdr poli(alkoholu winylowego) (PVA) w wodzie
destylowanej (7,5 g PVA, 750 ml wody destylowanej) poprzez mieszanie na mieszadle
magnetycznym 48 h w temperaturze 70 °C i nast¢pnie schtodzenie do temperatury otoczenia.
Sporzadzono roztwory PLLA o stezeniach 1 %, 2 % i 4 % w 250 ml DCM, ktoére emulgowano
do wodnych roztworow PVA kropla po kropli za pomoca pompy perystaltycznej. Szybkos¢
mieszania fazy wodnej wynosita 800 obr/min. Stosunek objetosciowy fazy organicznej do fazy
wodnej wynosit zawsze 1:3. Mikrosfery kompozytowe przygotowano wedlug powyzszej
procedury, przy czym hydroksyapatyt wilosci 10 % wag. dodawano do roztworu PLLA
w DCM, ktory poddawano dziataniu ultradzwickow przez 10 minut, a nastepnie emulgowano
w wodnym roztworze PVA. Mikrosfery PLLA i PLLA/HAP mieszano 48 h na mieszadle
magnetycznym w celu odparowania rozpuszczalnika. Po tym czasie mikrosfery oddzielono
poprzez wirowanie na wirdowce (3000 rpm, 5 min), przemywano 3-krotnie woda w celu
odmycia PVA isuszono w temperaturze 40 °C w suszarce prozniowej przez 24 h. Gotowy

produkt ucierano w mozdzierzu i przesiewano przez sito o rozmiarze 100 pm.

Odparowanie rozpuszczalnika

PLLA or PLLA/HAp

+CH,CI
Wirowanie
Przemywanie H,0 | =)
Suszenie

=

Faza organiczna  Fazawodna

Rysunek 29. Schemat wytwarzania mikrosfer PLLA i PLLA/HAP.

3.2. Przygotowanie past CPC/PLLA do druku 3D

Pasta CPC (Innotere GmbH) jest mineralnym cementem kostnym i sktada si¢
z prekursorow  soli  wapnia i fosforanow, ktore zostaly dokladnie rozproszone
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w biokompatybilnej fazie olejowej zlozonej z krotkotancuchowych triglicerydow
(trojglicerydy kaprylowe/kaprynowe - Miglyol 812) i dwoch emulgatorow (etoksylowany olej
rycynowy n=35 Cremophor ELP ifosforan cetylu Amphisol A). Trojglicerydy
kaprylowe/kaprynowe i etoksylowany olej rycynowy sa wytwarzane z surowcow roslinnych.
Zawarto$¢ fazy stalej i no$nika cieklego w pascie CPC wynoszg odpowiednio 86 % wag. i 14
% wag. Pasta CPC jest gtadka i jednorodna oraz nie wykazuje oddzielania si¢ oleju w tescie
stabilno$ci. Szczegdtowy sktad pasty CPC pokazano w tabeli 3. Kompozyty CPC i PLLA
przygotowano przez doktadne reczne wymieszanie gotowej do uzycia pasty CPC i mikrosfer
PLLA. Na podstawie ilosci pasty CPC dodano odpowiednig cz¢$s¢ mikrosfer PLLA
[weLLa/Wepe %]. Przeglad wszystkich przygotowanych kompozycji wraz z obliczeniem udziatu
procentowego ciala statego i nosnika ciektego w kompozycie pokazano w tabeli 4.

Tabela 3. Szczegotowy sktad pasty CPC.

Skladnik CPC Sklad procentowy fazy stalej Udzial procentowy fazy stalej
i cieklej [%0] i cieklej w pascie CPC [%0]

a-TCP Caz(POs4)2 60

DCPA CaHPO4 26

CaCO3 10 86

HAP 4

Miglyol 812 80,4

Cremophor ELP 14,7 14

Amphisol A 4,9

Tabela 4. Kompozyty CPC/PLLA o réznych stezeniach.

Nazwa prébki PLLA CPC PLLA Czesé stala  Nosnik ciekly
[WeLLa/Wepe %0] [] [a] [% wag.] [%0 wag.]
CPC 0 3 0 86 14
CPC/PLLA 3 3 3 0,09 86,4078 13,5922
CPC/PLLA 10 10 3 0,3 87,2727 12,7273
CPC/PLLA 20 20 3 0,6 88,3333 11,6667
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3.3. Druk 3D oparty na wytlaczaniu (ang. extrusion — based 3D printing)

Druk 3D oparty na wytlaczaniu przygotowanej kompozycji materialowej wymaga od
uzytkownika zaprojektowania rusztowania, okreslenia procedury wytlaczania i przetwarzania
koncowego. W tym doswiadczeniu rusztowania kompozytowe 3D z pasty CPC i mikrosfer
PLLA zostaty wykonane przy uzyciu wielokanatowego plotera 3D (Bioscaffolder 3.1, GeSiM
mbH, Radeberg, Niemcy). Rusztowania z orientacjg warstwa do warstwy 90°, grubosScig
warstwy 0,32 mm i odlegtoscig wypehienia 1,0 mm wykreslono za pomocg stozkowej igly
0 $rednicy o =410 um. Rozmiar rusztowan na obrazowanie i badania degradacji hydrolitycznej
wynosit 7,2 x 7,2 x 1,5 mm; na badania mechaniczne 7,2 x 7,2 x 15 mm; na badania biologiczne
i obrazowanie konfokalne 3,5 x 3,5 x 0,8 mm. Parametry druku do wytwarzania rusztowan dla
roznych sktadéw materiatowych przedstawiono w tabeli 5. Po procesie druku rusztowania
inkubowano w atmosferze pary wodnej przez 3 dni w temperaturze 37 °C (wilgotno$¢ > 95%)

w celu sieciowania struktury.

Tabela 5. Parametry drukowania 3D dla réznych kompozycji CPC/PLLA.

Nazwa probki Cisnienie [kPa] Szybko$¢ kreslenia [mms™]
CPC 75 10,5
CPC/PLLA 3 95 10
CPC/PLLA 10 115 9
CPC/PLLA 20 240 9

3.4. Charakterystyka mikrosfer PLLA iPLLA/HAP, past CPC/PLLA i usieciowanych
rusztowan CPC/PLLA

Rozmiar mikrosfer

Do pomiaru wielkosci i rozktadu czastek proszku zastosowano sucha spektroskopig
dyfrakcji laserowej (HELOS/BR 4470 C, RODOS/T4, R4). W celu zapewnienia
odpowiedniego zageszczenia optycznego probki podawano podajnikiem VIBRI (z posuwem
80% i szerokoscig szczeliny 3,5 mm) idyspergowano cisnieniem 0,2 MPa. Wraz ze
skumulowanym rozktadem i gestoscig rozktadu okreslono rozmiar czastek dio, dso, doo, ktore

reprezentuja srednice czastek proszku wystepujaca w ilosci 10, 50 i 90 %.
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Wiasciwosci wytlaczania — szybkosé plyniecia

Wiasciwosci wytlaczania kompozytow CPC/PLLA oceniano mierzac przeptyw masy
przez stozkowa igty kreslaca (o 410 mm) w trzech powtorzeniach (n = 3). Kartridze drukarskie
wypetniono odpowiednig pastg CPC/PLLA i wytlaczano probki w czasie 20 s przy réznych
wartosciach cisnienia powietrza (100, 150, 200, 300, 400, 500 kPa). Nastepnie zmierzono
wyciskang mas¢ z uzyciem wagi analitycznej. Przechowalno$¢ past CPC/PLLA okre$lono
mierzac przeplyw masy $§wiezo przygotowanych past CPC/PLLA i powtarzajgc pomiar po 7

dniach.

Czas sieciowania

Wiasciwosci wigzace zbadano za pomocg testu Gillmore-needle (masa = 113,4 g,
$rednica iglty = 2,13 mm). Cylindryczne probki (¢ = 12 mm, h="7 mm, n = 10) dla czystej pasty
CPC ipasty z najwicksza zawartoscia PLLA CPC/PLLA20 umieszczono w $rodowisku
nasyconym woda (wilgotno$¢ > 95%) w temperaturze 37 °C i poczatkowa mierzono czas
wigzania W odstepach pomiarowych: 15 min do osiggnigcia czasu zwigzania przez pierwsza

probke, potem 5 min.

Reologia

Badania reologiczne past CPC i CPC/PLLA przeprowadzono przy uzyciu reometru
ptytkowego Rheotest RN 4, Medingen, Niemcy (tryb ptytka — ptytka; o = 36 mm, odlegtos¢
plytek 0,1 mm, temperatura 25 °C). Lepkos¢ past wyznaczono stosujac stala szybkos¢ $cinania
10 st w czasie 180 s. Okreslono rowniez zalezno$é lepkosci przy zwiekszajacej szybkosci
$cinania od 0 do 100 s ciagu 300 s (wykonano trzy powtdrzenia n = 3 dla kazdego wariantu

pomiarowego).

Mikroskopia

Mikrostrukture mikrosfer PLLA, PLLA/HAP oraz usieciowanych rusztowan
CPC/PLLA obserwowano za pomoca skaningowej mikroskopii elektronowej (Phenom ProX;
Thermo Scientific). Stosunek Ca/P oceniany za pomoca EDS analizowano na podstawie masy
I procentu atomowego. Makroporowatos¢ i wierno$¢ ksztattu wydrukowanych rusztowan
CPC/PLLA badano za pomocg mikroskopii stereoskopowej (Leica M205C, Wetzlar, Niemcy)
z kamerg DFC295 (Leica, Wetzlar, Niemcy).
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Charakterystyka mechaniczna

Wydrukowane rusztowania (7,2 mm x 7,2 mm, h = 15 mm, n =5) CPC i CPC/PLLA
3,10,20 poddano prébie jednoosiowego $ciskania z predkoscia 1 mm/min na uniwersalnej
maszynie wytrzymatosciowej Zwick (Z010 wyposazonej W czujnik tensometryczny 10 kN,
Zwick, Ulm, Niemcy). Z danych uzyskano modut spr¢zystosci liniowej i wytrzymato$¢ na

Sciskanie.

Uwalnianie jonow W poZywce do hodowli komorkowych

Stezenia jonow wapnia i fosforu mierzono dla rusztowan CPC i CPC/PLLA podczas
inkubacji w1 ml pozywki do hodowli komdérkowej DMEM zawierajacej 9 % plodowe;j
surowicy cielecej (FCS) oraz 100 U/ml penicyliny i 100 pg/ml streptomycyny (PS) przez 21
dni. Supernatanty zbierano i zmieniano po 3, 7, 10, 14, 18 i 21 dniach. Wszystkie zebrane
pozywki przechowywano w temperaturze 4 °C do czasu analizy. Probki (n = 3) przed
eksperymentem rozcienczono 2 % kwasem azotowym (1:5). Stezenia jonéw mierzono za
pomoca optycznej spektroskopii emisyjnej z plazmg indukcyjnie sprz¢zong (ICP-OES, Plasma
Quant PQ 9000 Elite, Analytik Jena, Jena, Niemcy).

Degradacja hydrolityczna w SBF

Degradacj¢ hydrolityczng kompozytéw CPC/PLLA oraz mikrosfer PLLA i PLLA/HAP
przeprowadzono w roztworze SBF w warunkach in vitro. Probki CPC/PLLA o masie ~150 mg
(7,2 x 7,2 x 1,5 mm) oraz mikrosfer PLLA i PLLA/HAP (masa ~50 mg) zanurzano w 1,5 ml
roztworu SBF. Probki inkubowano w temperaturze 37 °C, a catkowity czas eksperymentu to
28 tygodni (7 miesigcy). Roztwor SBF zmieniano 1 raz w tygodniu. Probki i roztwory do
pomiarow ubytku masy i zmiany pH pobierano po: 2, 4, 6, 8, 13, 16, 20, 25 i 28 tygodniach.
Pobrane probki w okreslonych odcinkach czasowych przemywano wodg i Suszono w suszarce
z obiegiem powietrza 24 h w 37 °C. Mikrosfery PLLA i PLLA/HAP po przemyciu woda
odwirowywano (3 min, 2000 rpm). Wspotczynnik zmiany masy (probek obliczono wedtug
réwnania (2):

_ Wo-W;

w -100%, (2)

0

w ktorym W, oznacza mase poczatkowa probki, a W; mase probki po degradacji w wybranym
odcinku czasowym. W wybranych odcinkach czasowych 2, 12, 20 i 28 tygodni wykonano
charakterystyke DSC dla mikrosfer PLLA i PLLA/HAP poddanych degradacji hydrolitycznej
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wedhug metody przedstawionej wyzej dla folii kompozytowych z matryca PLLA.

Eksperymenty przeprowadzono dla 3 powtorzen kazdej probki (n=3).

Charakterystyka biologiczna in vitro
Przed przystapieniem do badan in vitro rusztowania CPC i CPC/PLLA dezynfekowano
poprzez dwukrotne zanurzenie rusztowan W 70 % etanolu na 30 minut pod komorg laminarna.

Nastgpnie usunigto etanol a probki pozostawiono do catkowitego odparowania etanolu.

Warunki hodowli komérkowej: Wplyw kompozytéw CPC/PLLA na zywotno$¢ komorek
oceniono w odniesieniu do linii uniesmiertelnionych ludzkich, mezenchymalnych komoérek
macierzystych (hMSC) wykazujacych ekspresje odwrotnej transkryptazy ludzkiej telomerazy
(hTERT-MSC). Linia hTERT-MSC zostata udostepniona dzigki uprzejmosci prof. Matthiasa
Schiekera (Laboratorium Chirurgii Doswiadczalnej i Medycyny Regeneracyjnej, Szpital
Uniwersytecki w Monachium (LMU), Monachium, Niemcy). Do hodowli komérek hTERT-
MSC zastosowano pozywke DMEM z 15 % FCS i 1 % PS w pierwszym dniu, a w kolejnych
DMEM z 10 % FCS i 1 % PS. Rusztowania umieszczono w ptytkach 48-dotkowych z agarem.
Na kazde rusztowanie wysiano 2,5-10% komoérek W objetosci 400 ul, po czym inkubowano je
w temperaturze 37 °C (5 % CO2) przez 21 dni. Pozywke do hodowli komorkowej zmieniano 2
razy w tygodniu. W dniach 1, 3, 7, 14 i 21 po wysianiu komorek analizowano rusztowania po
barwieniu fluorescencyjnym cytoszkieletu i jader. Rusztowania z zasianymi komorkami
utrwalono w 4 % roztworze formaldehydu w PBS przez 30 minut po dwukrotnym przemyciu
ich cieptym roztworem PBS. Przepuszczalnos$¢ blony komorkowej uzyskano przez 5 minutowa
inkubacje w roztworze 0,1 % Triton-X100/PBS. Nastepnie rusztowania przemyto 5-Krotnie
roztworem PBS. Aby zablokowaé¢ autofluorescencje rusztowania inkubowano je w1l %
roztworze albuminy surowicy bydlgcej (BSA) w PBS przez 60 minut. Nastepnie jadra
komorkowe i cytoszkielety wybarwiono 1,0 pg/mL DAPIi 0,17 uM falloidyny AlexaFluor 488
w ciemnosci. Po utrwaleniu komorek na rusztowaniach zastosowano system obrazowania
fluorescencyjnego Keyence BZ-X810 (Keyence Deutschland GmbH), dziatajacy przy

powigkszeniu x20 i x4,

Ocena statystyczna — Wyniki przedstawione jako wartosci $rednie + odchylenie

standardowe dla n powtdrzen opracowano w programie Origin 2021.
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IV. WYNIKI | DYSKUSJA — CZESC |
1. CHARAKTERYSTYKA MODYFIKACJI POWIERZCHNI CZASTEK CERAMICZNYCH

1.1. Modyfikacja hydroksyapatytu L-lizyng i poli(glikolem etylenowym)

Analiza jakosciowa FTIR

Rysunek 30 A-D przedstawia widma spektralne FTIR-ATR w zakresie 600-4000 cm™
niezmodyfikowanych czgstek HAP, HAP o powierzchni zmodyfikowanej L-lizyng i HAP
modyfikowanego L-lizyng i PEG o masie czasteczkowej 600 i 2000 g/mol. Na widmie HAP
pasma przy 600 i 961 cm™ okreslaja symetryczne drgania rozciagajace wiazan P-O w grupach
PO4*". Intensywne pasma przy 1021 i 1086 cm™ odpowiadajg asymetrycznym drganiom wigzan
P-O w grupach PO4*". Charakterystyczne pasma przy 877, 1412, 1456 oraz 1548 cm™ wskazuja
na wigzania C-O w grupach COs%. Ponadto, pasma przy 630 i 3571 cm™ okre$laja drgania
odpowiednio zginajace 1 rozciggajace W grupach hydroksylowych krystalicznej fazy
hydroksyapatytu. Szerokie i stabe pasmo w zakresie 3200-3500 cm™ odpowiada za drgania
grup hydroksylowych okreslajacych zaadsorbowang wodg na powierzchni czastek HAP [154].
Na obecnos¢ L-lizyny wwidmie HAP/LYS wskazuja dodatkowe pasma absorpcji
charakterystyczne dla czystej L-lizyny, jak pokazano na rysunku 30 E. Podwdjne pasma
w zakresie 1300-1370 cm™ odpowiadajg drganiom deformacyjnym C-H i CHz. Pasma przy
1412 1456 cm? odpowiadajg zaréwno za drgania grup COs> wHAP oraz $wiadcza
0 symetrycznym rozcigganiu wigzan C-O w grupach karboksylowych COO™ L-lizyny. Pasmo
przy 1516 cm™ opisuje drgania deformacyjne wigzan N-H. W zakresie 1550-1630 cm
zaobserwowano szerokie, podwéjne pasmo z maksimum przy 1582 cm™ oraz 1605 cm™, ktore
$wiadczy o drganiach wigzan N-H i utworzeniu karboksylanu wapnia Ca?*COO" pomiedzy L-
lizyng i HAP [122,127]. Pasma absorpcyjne przy 2867 i2940 cm™ wskazuja na drgania

rozciggajace wigzania C-H w tancuchu alkanowym L-lizyny.
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Rysunek 30. Widma spektralne FTIR - ATR dla czgstek HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG 0 masie
czgsteczkowej 600 g/mol i 2000 g/mol (A-D) w zakresie 600-4000 cm™® (A), 600-1350 cm* (B), 1250-1800 cm*
(C), 2750-3700cm* (D). Widma FTIR w zakresie 600-4000 cm czgstek HAP, HAP/LYS i L-lizyny (E).

W pierwszym etapie modyfikacji czastek HAP zastosowano L-lizyn¢ jako organiczny
tacznik w szczepieniu PEG na powierzchni HAP. W tym celu zastosowano PEG
z karboksylowymi  grupami  koncowymi,  ktéore aktywowano CDI (N  N'-
karbonylodiimidazolem) w celu sprzggania z grupami aminowymi L-lizyny, wedlug reakcji
przedstawionej na rysunku 22 B. Szczepienie PEG na powierzchni czgstek HAP/LYS czastek
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HAP potwierdzono metoda FTIR-ATR. Pasma absorpcji przy 2871 2938 cm
(HAP/LYS/PEG2100) oraz 2873 i2930 cm™® (HAP/LYS/PEG600) odpowiadaja drganiom
rozciggajacym C—H grupy alkanow i wskazujg na obecnosé¢ L-lizyny i PEG na powierzchni
HAP. Powstanie wigzania amidowego C(O)NH w reakcji koncowej grupy karboksylowej PEG
I grupy aminowej pierwszego rzedu L-lizyny zostalo potwierdzone charakterystycznym,
szerokim 1l pasmem amidowym w zakresie 1570-1650 cm™ z maksimum przy 1587 cm?
[129,155].

Liuyun J. iin przeprowadzili modyfikacj¢ czgstek HAP w dimetyloformamidzie
w stosunkach wagowych HAP:LYS 2:1 i 1:1.5, utrzymujac reakcje w warunkach 9 h, 150 °C,
N2. Obecno$é L-lizyny potwierdzili metoda FTIR (pasma C-H przy 2937,1 cm™ i pasmo COO
przy 1596,4 cm™). Na podstawie analizy TGA okreslili catkowita ilo§¢ przylaczonej L-lizyny,
ktora wynosita 4,246 % (2:1) i 5,577 % (1:1.5). Co wigcej, zauwazyli, ze modyfikacja HAP L-
lizyng poprawia stabilno$¢ dyspersji w dichlorometanie. Stwierdzili, ze L-lizyna zmienia
zwilzalno$¢ powierzchni | zapobiega aglomeracji czastek HAP poniewaz czastki HAP/LYS
utrzymywaly stabilno$¢ koloidalng przez 10 h [127]. Kollath i in. zastosowali L-lizyne jako
tacznik pomigdzy czastkami HAP ibialkiem BSA (albumina surowicy bydlece;j).
Funkcjonalizacj¢ HAP przeprowadzili poprzez mieszanie 2 ml roztworu L-lizyny w wodzie (50
mmol L) i0,2 g czastek HAP w czasiel6 h, a nastepnie do 0,2 g czastek HAP/LYS dodali 2
mL roztworu BSA w réznych stezeniach i mieszali przez 2 h w pH 7.1. Na podstawie FTIR
stwierdzili wystepowanie II pasma amidowego (1586 cm™) i nastepnie pasm odpowiednich dla
wigzan C-H (2869 i 2934 cm™), ktore sg przesuniete o kilka liczb falowych W poréwnaniu do
widma czystej Lizyny, co $wiadczy o stabym oddziatywaniu L-lizyny z HAP [129].

W tej pracy reakcja HAP/LYS prowadzona byta w wodzie dejonizowanej przy
zatozeniu stosunku molowego reagentow 1:1. pH mieszaniny reakcyjnej znacznie wzrosto do
wartosci pH=9.5 po wprowadzeniu L-lizyny do wodnej dyspersji HAP. Wedtug dostgpne;j
literatury adsorpcja aminokwasu prowadzi do zmiany tadunku powierzchniowego czastek
HAP. Punkt izoelektyczny HAP wynosi ~7, natomiast po wprowadzeniu L-lizyny na
powierzchni¢ HAP punkt izoelektryczny przesuwa si¢ w kierunku zasadowych wartosci pH.
Wskazuje to na obecnos¢ dodatnio natadowanych grup funkcyjnych na powierzchni HAP
I wynika wprost z wartosci pKa i standéw protonowania grupy o-aminowej, grupy aminowej

w tancuchu bocznym i grupy karboksylowej przy weglu a w strukturze L-lizyny.
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Rysunek 31. Struktury Lewisa czgsteczki L-lizyny dla réznych wartosci pH.

W roztworach wodnych L-lizyna moze wystgpowac jako czasteczka kationowa, anionowa lub
obojnacza w zaleznosci od pH, jak pokazano na rysunku 31. Ladunek czasteczki zmienia si¢
od LYS?* przy niskim pH do LYS " przy bardzo wysokim pH.
e LYS? (pH<2,2): wszystkie grupy karboksylowa i aminowe sa protonowane,
e LYSY™ (2,2<pH<9,2): deprotonowana grupa karboksylowa i protonowane grupy
aminowe,
e LYSY (9,2<pH<10,7): L-lizyna wystepuje W postaci obojnaczej z protonowana
koncowa grupa NH> tancucha alifatycznego i deprotonowang grupa karboksylowa,
e LYS (pH>10,7): grupy aminowe sg catkowicie zoboj¢tnione, a grupa karboksylowa
jest zdeprotonowana.
Podczas funkcjonalizacji L-lizyng, grupa karboksylowa oddziatuje z jonami Ca®" na
powierzchni HAP. Z warto$ci pKa pokazanych na rys. 31 wynika, ze grupa karboksylowa jest
deprotonowana powyzej pH 2,2 ianion karboksylanowy oddziatuje -elektrostatycznie
z powierzchniowymi jonami Ca?* HAP. Dodatkowo grupa NH®* moze wiazaé sie z grupami
fosforanowymi HAP poprzez stabe wigzania wodorowe, co generuje mechanizm interakcji
wielomiejscowych [122,129,130,156]. Po doktadnym, 3-krotnym odmyciu niezaadsorbowanej
L-lizyny na powierzchni HAP i suszeniu, pH dyspersji czagstek HAP/LY'S bylo oboj¢tne, zatem
na powierzchni czastek HAP byly obecne protonowane wolne grupy aminowe do sprzegania z

grupami karboksylowymi PEG.

Analiza ilosciowa TGA

Na podstawie analizy TGA okreslono catkowite ilosci L-lizyny i PEG przytaczone do
powierzchni HAP oraz etapy utraty masy czastek (rysunek 32 A, B). Wszystkie dane liczbowe
z analizy TGA zebrano w tabeli 6. Zgodnie z krzywymi TGA przedstawionymi na rysunku 32
A ubytki mas w temperaturze 900 °C dla czystego HAP, HAP modyfikowanego L-lizyng
I HAP modyfikowanego L-lizyna/PEG600 i L-lizyna/PEG2100 wynosity odpowiednio 0,93%,
3,18 % 5,01 %. PEG600, PEG2100 i L-lizyna ulegty catkowitej degradacji do 900 °C (rysunek
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32 C), dlatego catkowita ilos¢ L-lizyny, a nast¢pnie L-lizyny/PEG600 i L-lizyny/PEG2100
obliczono z pozostatosci w 900 °C, biorac pod uwage 0,93 % utraty masy HAP. Calkowita ilo$¢
zaadsorbowanej L-lizyny na powierzchni HAP wynosita 1,49 %. Catkowita ilo§¢ PEG600 na
czastkach HAP/LY'S wynosita 0,76 %, a PEG2100 2,59 %. Wyniki te dowodza, ze zarowno L-
lizyna, PEG600 i PEG 2100 zostaly przylaczone na powierzchni¢c HAP. Ponadto, wyzsza
zawartos¢ PEG2100 na powierzchni HAP zwigzana jest z wigksza masg czasteczkowa | zgadza
si¢ z przyjetym systemem obliczeniowym, ktory zaktadat zachowanie stosunku molowego
reagentow 1:1. W obu reakcjach HAP/LYS/PEG600 i HAP/LYS/PEG2100 nie uzyskano 100
% wydajnosci przytaczenia PEG (PEGioo%) do L-lizyny obecnej na powierzchni HAP, ktore
powinny wynosi¢ odpowiednio 5,77 % 116,94 %. Ilo$¢ przytaczonego PEG600 do czastek
HAP/LYS jest rowna 0,76 %, natomiast ilos¢ PEG2100 wynosi 2,59 %.

Na podstawie pomiaréw ubytku masy w zakresie 25-200 °C zaobserwowano, iz
wszystkie czastki adsorbuja wod¢ z otoczenia, poniewaz pierwszy etap degradacji jest
w zakresie do 200 °C, jak pokazano na wykresach i pochodnej DTG (rys. 32 B). Najwigcej
wody pochtaniaja czastki HAP/LYS/PEG2100. Najprawdopodobniej wynika to z najwickszej
hydrofilowosci powierzchni tych czgstek (co wplywa nastgpnie na zwilzalno$¢ powierzchni
kompozytow PLLA (rozdz. IV, 2.1)). Wartosci temperatury okre$lonej dla maksimum piku
i pochodnej Tore opisujg temperature najwickszej szybkos¢ dekompozycji materiatu i dla
czastek HAP/LYS, HAP/LYS/PEG wskazuja na dekompozycj¢ fazy organicznej. Ponadto,
zaobserwowano zwigkszenie stabilno$ci termicznej L-lizyny zwigzanej z HAP w poréwnaniu

do wolnej L-lizyny.

Tabela 6. Analiza TGA czystych czgstek HAP i czgstek HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG.

Nazwa probki Ubytek masy Ubytek masy LYS PEG PEG100%
25-200°C 25-900°C [%] [%] [%]
[%] [%]
HAP 0,40 0,93 - - -
HAP/LYS 0,29 2,42 - -
HAP/LYS/PEG600 0,48 3,18 1,49 0,76 5,77
HAP/LYS/PEG2100 0,51 5,01 2,59 16,94
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Rysunek 32. Krzywe TGA i DTG dla hydroksyapatytu niemodyfikowanego i modyfikowanego L-l/izyng i PEG 0
masie czgsteczkowej 600 i 2100 g/mol (A,B). Krzywe TGA dla czystej L-lizyny i PEG2100 (C).

Skaningowy mikroskop elektronowy

Na rysunku 33 przedstawiono obrazy SEM obrazujace zewnetrzng morfologie czastek
HAP i HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG. Wszystkie czastki maja nieregularny ksztatt
I duzy rozrzut wielkosci. Modyfikacja HAP L-lizyng i PEG nie wptyn¢ta na morfologie
powierzchni HAP. Granica faz migdzy nieorganicznym HAP i faza organiczng jest nie do
odroznienia, gléwnie ze wzgledu na wysokie powinowactwo krysztatow nieorganicznych do
matrycy polimerowej PEG. Wedlug Gaharwara A.K. iin. [157] zwigzki organiczne moga
hamowac¢ aglomeracje¢ nieorganicznych materiatow. Zaleznos$¢ ta zaobserwowano podczas
otrzymywania kompozytow. Czastki HAP/LYS/PEG byly lepiej zdyspergowane i mniej
zagregowane w matrycy polimerowej, jak pokazano na rysunku 44. Jest to pozadana cecha

materialowa W zastosowaniach biomedycznych.
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Rysunek 33. Obrazy SEM pokazujgce morfologie czgstek HAP i HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG.

1.2. Modyfikacja hydroksyapatytu polidopamina i poli(glikolem etylenowym)

Analiza jakosciowa FTIR

Rysunek 34 A-E przedstawia widma spektralne FTIR-ATR w zakresie 600-4000 cm™
niezmodyfikowanych czastek HAP, HAP powierzchniowo modyfikowanego polidopaming
i HAP modyfikowanego polidopaming iPEG z aminowa grupa koncowa 0 masie
czasteczkowej 750 i 5000 g/mol oraz PEG z tiolowg grupa koncowa o masie czgsteczkowe;j
800 g/mol. Zmierzono takze widma FTIR-ATR czystej dopaminy i PDA w celu okreslenia grup
funkcyjnych przed i po polimeryzacji dopaminy.

Na widmie FTIR-ATR czystej dopaminy (rys. 34 E) widoczne jest charakterystyczne
pasmo przy 3344 cm™ odpowiadajace za drgania rozciggajace N-H w i rzedowej aminie. Pasma
przy 3147 i3209 cm? przypisuje si¢ drganiom rozciggajacym grup O-H nalezacych do
ugrupowania benzenowego (>C-OH). Typowe pasma przy 3039 i 3075 cm™* oznaczaja drgania
rozciagajace C-H W pierScieniu aromatycznym, natomiast pasma przy 2959 i2938 cm™
przypisuje si¢ drganiom rozciggajacym C-H w lancuchu alkilowym. Wyrdzniajace si¢ pasmo
przy 1617 cm™ odpowiada za drgania wigzan zginajacych N-H w i rzedowej aminie i wigzania
C-C w pierécieniu aromatycznym. Ponadto, pasmo przy 1520 cm™ opisuje aromatyczne drgania
rozciagajace C=C, natomiast pasma przy 1471 i1501 cm? odpowiadaja drganiom
rozciggajacym C-C rowniez W pier§cieniu aromatycznym. Charakterystyczne waskie pasma
przy 1321, 1190 i1176 cm? odpowiadaja odpowiednio drganiom zginajacym C-O-H
i drganiom rozciagajacym C-O i C-C. Z kolei podwojne pasmo przy 1260 i1287 cm?
przypisuje si¢ drganiom rozciggajacym C-N w czasteczkach aromatycznych. Pasma w zakresie

1250-1000 cm™* odpowiadaja drganiom zginajacym C-H w pierscieniu benzenowym, natomiast
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pasma w zakresie 910-650 cm™ charakteryzuja zaréwno drgania aromatyczne C-H jak i drgania
zginajace N-H amin i rzgdowych [158-160].

W warunkach alkalicznych monomer dopaminy tj. (4-(2-aminoetylo)benzeno-1,2-diol),
samorzutnie utlenia si¢ pod wptywem rozpuszczonego tlenu. Wysoce reaktywne produkty
powstate na koncu kaskady utleniania czyli 5,6-dihydroksyindol i indolo-5,6-chinon (= indol-
5,6-diol) (rysunek 28 - polimeryzacja dopaminy w alkalicznych warunkach, str. 70) ostatecznie
tworza nierozpuszczalny w wodzie oligomer lub polimer poprzez polikondensacje mi¢dzy
jednostkami indolu [138,139,161]. Widmo FTIR dla PDA (rys. 34 E) wskazuje na powodzenie
samorzutnej reakcji polimeryzacji dopaminy z utworzeniem czastek PDA. Szerokie
i intensywne pasmo w zakresie 3600-3000 cm™ przypisuje sie drganiom rozciagajacym wigzan
N-Hw aminach i i Il rzedowych , O-H i C-H w pierscieniach aromatycznych. Stabo intensywne
pasma przy 2940 i2970 cm? $wiadcza o wigzaniach C-H ugrupowan alkilowych
katecholaminy. Co wiecej, szerokie pasmo w zakresie 1730-1700 cm™ wskazuje na wigzanie
C=0 w czasteczkach chinonu.

W pracy Zangmeister R.A. i in. [162] stwierdzili, ze pasmo przy 1700 cm™ wskazuje na
obecno$¢ posrednich form indolo-5,6-chinonu (po kilku minutach reakcji polimeryzacji
dopaminy), natomiast przy dluzszych czasach polimeryzacji (10 i 60 min) pojawia si¢ pasmo
przy 1723 cm, ktore wtasnie odpowiada wigzaniom C=0 w chinonie. Istotne jest to, Ze pasmo
to zmniejsza swojg intensywnos$¢ wraz z czasem prowadzenia polimeryzacji, co wskazuje, ze
ugrupowania chinonowe maja maty udziat wagowy w warstwach PDA.

Intensywne pasmo przy 1600 cm™ wskazuje zaréwno na drgania wigzan zginajacych N-
H w irzedowe] aminie W czasteczce katecholaminy, jak ina wigzanie C=C iC-C
w ugrupowaniach aromatycznych. Pasma przy 1508 i 1443 cm™ wskazuja podobnie jak pasmo
przy 1600 cm™ na drgania rozciagajace aromatycznych wigzan C=C i C-C indolu, natomiast
pasma przy 1340 i 1285 cm™ opisuja drgania wigzan C-N w heteropolimerze PDA. Dodatkowo,
w zakresie 1250-1100 cm™ zaobserwowano pasma C-N amin zaréwno aromatycznych
i alifatycznych [159,160,162]. Na podstawie powyzszych wynikow stwierdzono, ze w trakcie
polimeryzacji dopaminy zachodzita wewnatrzczasteczkowa reakcja cyklizacji z utworzeniem

pochodnych indolu i chinonu, wskazujac na strukture polidopaminy.
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Rysunek 34. Widma FTIR-ATR dla czgstek HAP, HAP/PDA oraz HAP/PDA/PEG z aminowq grupq koricowq o
masie czgsteczkowej 750 1 5000 g/mol, oraz PEG z tiolowg grupq koricowg o masie czgsteczkowej 800 g/mol (A-
D). Widma FTIR-ATR dla dopaminy i polidopaminy (E).

Oligomery dopaminy samoorganizujg si¢ | tworzg czgstki koloidalne, ktore nastepnie

agreguja I tworzg czarny osad W uktadzie lub cienkg warstwe na powierzchniach majacych

kontakt z roztworem. Procesy polimeryzacji dopaminy i adsorpcji koloidalnych czastek PDA
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uczestniczg W tworzeniu warstwy. Sita wigzania PDA z réznymi materiatami wynika
z reaktywnosci podjednostek chinonu/katecholu, ktore moga tworzy¢ wigzania koordynacyjne
z powierzchniowymi tlenkami metali lub wigzania kowalencyjne z grupami nukleofilowymi.
Przy jednoczesnym dzialaniu stabszych oddziatywan, takich jak wigzania wodorowe,
oddziatywania van der Waalsa i oddzialywania hydrofobowe, warstwa PDA moze mocno
przylega¢ do szerokiej gamy materiatéw [161]. Ponadto, powtoki PDA dziatajg jako wtorne
platformy reaktywne do dalszej funkcjonalizacji z réznymi czasteczkami poprzez wigzania
wodorowe, uktady m-m, koordynacyjne wigzania kowalencyjne i wigzania kowalencyjne.
Obecno$¢ PDA na powierzchni materiatu powoduje, ze roézne nukleofile wtym grupy
aminowe, tiolowe lub imidazolowe, moga by¢ kowalencyjnie sprz¢zone z grupami
katecholowymi w warstwie PDA. Powtoki PDA wykazuja ukryte powinowactwo do réznych
bioaktywnych czasteczek zawierajacych te grupy funkcyjne. Zatem PDA umozliwia
funkcjonalizacje powierzchni naturalnych lub syntetycznych materialdéw organicznych lub
nieorganicznych. Oprécz tego, PDA jest biokompatybilna i biodegradowalna oraz moze
wspomaga¢ wzrost komorek, zapewniajac tym samym jej bezpieczenstwo, co jest
podstawowym wymogiem stawianym biomateriatlom stosowanym in vivo. Co wigcej, PDA
z uwagi na grupy katecholowe, wykazuje wtasciwosci przeciwutleniajace i przeciwbakteryjne,
dlatego moze by¢ wykorzystywana do skutecznego usuwania wysokoreaktywnych form tlenu
ROS z okolic implantu (tak jak inne przeciwutleniacze, np. witamina D) [139,146].

W zwiazku z powyzszym W niniejszej pracy poddano modyfikacji czastki HAP
z wykorzystaniem PDA jako bioaktywnego lacznika do sprzegania HAP z PEG. W tym
przypadku modyfikacji poddano ten sam HAP, jak w przypadku modyfikacji L-lizyna i PEG.
W zwigzku z tym opis pasm absorpcyjnych FTIR-ATR struktury HAP znajduje si¢
W poprzednim rozdziale 1.1. Na widmach spektralnych dla czastek HAP/PDA (rys. 34 A-D),
oprocz charakterystycznych pasm dla HAP, zaobserwowano dodatkowe pasma absorpcyjne,
ktore wskazuja na adsorpcje PDA do czastek HAP. Sa to pasma przy 1288 i 1340 cm
wskazujace na wiazania C-N. Nastepnie pasma przy 1498 i 1597 cm™ charakteryzuja drgania
rozciggajace aromatycznych wigzan C=C i C-C struktur indolowych i katecholowych. Pasmo
przy 1597 cm™ jednoczesnie wskazuje na wigzania N-H amin i rzedowych. Wyszczegdlnione
pasma sg delikatnie przesuni¢te W porownaniu do pasm absorpcyjnych czystej PDA
co $wiadczy o oddziatywaniu miedzy HAP i PDA. Dzi¢ki silnym wigzaniom wodorowym
w grupach katecholowych warstwa PDA utworzona in situ wykazuje silne przyleganie do
praktycznie wszystkich rodzajow powierzchni organicznych lub nieorganicznych [163].

Dodatkowo pasma przy ok. 2900 cm™ oraz intensywne i szerokie pasmo w zakresie 3000-3500
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cm™ wskazuja na adhezje czastek PDA do powierzchni HAP. Jak wspomniano wyzej, PDA ze
wzgledu na reaktywne grupy Kkatecholowe jest podatna na immobilizacje molekut
zawierajacych grupy NHz i SH w reakcjach wtornych. Dlatego wykorzystano PEG z aminowa
i tiolowa grupg koncowg do sprzg¢gania z czagsteczkami PDA w reakcji addycji Michaela lub
formacjach zasady Schiffa (rys. 27, str. 69). Te wtorne reakcje mogg wykorzystywaé
nickowalencyjne oddziatywania wigzania lub reakcje kowalencyjne z czasteczkami
zawierajacymi grupy nukleofilowe lub inne grupy reaktywne. Na widmach FTTR-ATR
w zakresie 1150-1800 cm™ dla czastek HAP/PDA/PEG zaobserwowano te same pasma
absorpcyjne jak w przypadku HAP/PDA, z tym ze, pasma przy ok. 1600 cm™ sg przesuniete
w kierunku wyzszych liczb falowych. W zakresie 3750 — 3700 cm? wystepuja
charakterystyczne pasma przy 2874 i2943 cm™ wskazujace na wigzania C-H w grupach
alkilowych PEG. Sg one przesunigte W kierunku nizszych liczb falowych i cechuja si¢ wigksza
intensywnos$cig W porownaniu do widma HAP/PDA. Podsumowujac, z powodzeniem
zaszczepiono PEG-NH: i PEG-SH do czastek HAP za posrednictwem PDA. IloSciowy opis
modyfikacji czastek HAP przedstawiono ponizej za pomoca metody TGA.

Analiza ilosciowa TGA

Na podstawie analizy TGA okreslono catkowite ilosci PDA i PEG przytaczone do
powierzchni HAP. Wykresy TGA i pierwszej pochodnej DTG pokazano na rysunku 35 A i B,

natomiast wartosci liczbowe zebrano w tabeli 7.

Tabela 7. Analiza TGA czgstek HAP modyfikowanych PDA i PEG NH, 750 i 5000 oraz PEG-SH 800.

Nazwa probki Ubytek masy Ubytek masy PDA [%] PEG
25-200°C [%] = 25-900°C [%] [%]
HAP 0,40 0,93 - -
PDA 6,48 55,89 - -
HAP/PDA 2,06 10,19 16,85 -
HAP/PDA/PEG NH;750 2,65 14,02 3,83
HAP/PDA/PEG NH»5000 2,77 18,19 8,00
HAP/PDA/PEGSHB00 1,88 11,40 1,21

Catkowite ubytki mas w zakresie 25-900 °C dla czastek HAP, PDA i HAP/PDA
wynoszg odpowiednio 0,93 %, 55,89 % i 10,19 %. W zwiazku z tym, iz PDA nie degraduje

91



calkowicie w zakresic do 900 °C (tak jak L-lizyna i PEG) obliczono zawarto$¢ PDA na
czastkach HAP na podstawie uktadu réwnan (2), ktora jest rowna 16,85 %.

{ Xpgap + Yppa = 1 @)
0,93%x;4p + 55,89%pps = 10,19%

W zwigzku z tym, iz PEG degraduje catkowicie W podanym zakresie temperaturowym, ilo$¢
przytaczonego PEG na powierzchni czastek HAP/PDA obliczono na podstawie roznicy
catkowitego ubytku mas HAP/PDA/PEG i HAP/PDA, ktora wynosi 3,83 %, 8,00 % i 1,21 %
odpowiednio dla PEG NH; 750, 5000 i PEG SH 800. Ostateczny sktad modyfikowanych

czastek wyrazony w procentach wagowych przedstawiono w tabeli 8.

Tabela 8. Udzial wagowy poszczegolnych sktadnikéw W czgstkach HAP/PDA oraz czgstkach HAP/PDA/PEG.

Probka HAP [%] PDA [%] PEG [%]
HAP/PDA 83,15 16,85 -
HAP/PDA/PEG NH; 750 79,96 16,21 3,83
HAP/PDA/PEG NH, 5000 76,50 15,50 8,00
HAP/PDA/PEG SH 800 82,14 16,65 1,21

llo$¢ PEG uzyta do reakcji wynosita 10 % wag. w stosunku do czastek HAP/PDA. Efektywnos¢
reakcji modyfikacji czastek HAP/PDA/PEG wynosi odpowiednio 38,34 %, 80,04 % oraz 12,13
% i jest najwicksza dla PEG NH2 o masie molowej 5000 g/mol. Ponadto, zaobserwowano
wptyw grup koncowych PEG o podobnej masie czgsteczkowej (750 1800 g/mol) na
efektywnos¢ reakcji. Czasteczki PEG zakonczone grupami NH2 sg bardziej reaktywne wobec
grupy katecholowej PDA na powierzchni HAP, aefekt jest bardziej widoczny dla PEG o

wiegkszej masie molowej (5000 g/mol).
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Rysunek 35. TGA i DTG modyfikowanych czgstek HAP/PDA/PEG.
92



Na podstawie ubytku mas w zakresie 25-200 °C zaobserwowano, iz wszystkie czastki
HAP adsorbuja wodg z otoczenia, poniewaz pierwszy etap degradacji jest w zakresie do 200
°C, jak pokazano na wykresach i pochodnej DTG (rys. 35 B). W poréwnaniu do czgstek HAP
modyfikowanych L-lizyng i PEG ubytki mas do 200 °C czastek HAP z PDA i PEG sg znacznie
wigksze | majg wartosci w zakresie od 1,88 do 2,65 %. Adsorpcja wody przez te materialy jest
bardzo efektywna. Xiong S. iin. [164] stwierdzili, ze nie mozna znalez¢ dobrze okreslonej
temperatury rozktadu dla czastek PDA, w przeciwienstwie do dopaminy. Degradacja PDA jest
wieloetapowa (rys. 35 B), co sugeruje, ze ma nicjednorodng strukture i obecno$¢ roznych grup
chemicznych. Masa resztkowa PDA w temperaturze 900 °C wynosi 44,1 %, co wskazuje na
karbonizacj¢ PDA. Tiwari iin. [165] na podstawie TGA pokazali, ze PDA degraduje
trojetapowo, tracac ok. 13 % masy W pierwszym etapie do 179 °C, kolejne 8 % masy ulegto
degradacji podczas ogrzewania do 324 °C, i nastgpna duza utrata okoto 22 % masy zostata
zaobserwowana powyzej 324 °C. Znaczny ubytek masy w ostatnim etapie zwigzany jest z

degradacja gtownego tancucha PDA.

Skaningowy mikroskop elektronowy

Na rysunku 36 przedstawiono obrazy SEM obrazujgce zewngtrzng morfologie czastek
HAP i HAP modyfikowanych PDA i PEG. Wszystkie czastki, tak samo jak w przypadku
HAP/LYS/PEG maja nieregularny ksztatt iduzy rozrzut wielkosci. Zaobserwowano, iz
wigkszo$¢ czgstek ma wymiar ponizej 50 pm. Modyfikacja HAP z PDA i PEG nie wptyneta na
morfologi¢ powierzchni HAP, a granica faz mi¢dzy nieorganicznym HAP i faza organiczng jest

nie do odréznienia. Stwierdzono, iz modyfikacja HAP nie powoduje aglomeracji czastek.

HAP/PDA HAP/PDA/PEG NH2 750 HAP/PDA/PEG NH2 5000 HAP/PDA/PEG SH 800

Rysunek 36. Obrazy SEM czgstek HAP, HAP/PDA i HAP/PDA/PEG.
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1.3. Modyfikacja bioaktywnego szkla L-lizyng

Analiza jakosciowa FTIR

Rysunek 37 przedstawia widma FTIR-ATR dla czystych czastek BG oraz dla czastek
BG modyfikowanych APTS i L-lizyng. Widmo dla czastek BG (czarna krzywa) prezentuje
charakterystyczne pasma dla trojsktadnikowego BG. Pasma przy liczbach falowych 601, 631
cm? odpowiadaja za wiazania w grupach fosforanowych PO.*, pasmo przy 631 cm
odpowiada dodatkowo za wiazania Si-O. Gléwne pasmo przy 1036 cm™ pochodzi od
asymetrycznych drgan rozciagajacych wigzan Si-O-Si tetraedrow SiO4 Oraz od asymetrycznych
drgan rozciggajacych wigzan P-O w grupach PO4>. Pasma przy liczbach falowych 793, 934
i 1200 cm! charakteryzujg odpowiednio zginajace i rozciagajace drgania wigzan Si-O. Drgania
wigzan Si-O w zakresie liczb falowych 890-975 cm™ zwigzane s3 dodatkowo z jednym
niemostkowym tlenem Si-O-NBO (one non-bridging oxygen) w czworoscianie SiOs. Efekt
drgan Si-O-NBO przypisuje si¢ zmniejszeniu lokalnej symetrii wynikajacej z wlaczenia jondw
alkalicznych do szklistej sieci krzemionki. Stabe pasmo przy 1628 cm™ dla czystych czastek
BG wskazuje na drgania zginajace wigzan HO-O w zaadsorbowanych czasteczkach wody.
Stabe pasma przy 1420 i 1480 cm™ pochodzg od asymetrycznych drgan rozciaggajacych C-O
w grupach COs?, ktore stanowig pozostato$¢ po syntezie BG. Obecnoéé szerokiego i mato
intensywnego pasma w zakresie 3700-3100 cm™ §wiadczy o drganiach rozciggajacych wigzan
O-H w grupach silanolowych (Si-OH) oraz o drganiach HO-O w zaadsorbowanych
czasteczkach wody [96,166]. Pojawienie si¢ dodatkowych pasm absorpcyjnych przy 1565,
2856 i 2938 cm™* (czerwona krzywa) wskazuje na wystepowanie na czastkach BG prekursora
silanowego APTS ipotwierdza to strukture produktu BG/APTS z pierwszego etapu
modyfikacji czastek BG. Stabe pasmo przy 1565 cm™ wskazuje na drgania zginajace N-H grup
aminowych NH,. Charakterystyczne pasma przy 2856 i2938 cm™ odpowiadaja drganiom
rozciggajacym symetrycznym i asymetrycznym w grupach CHo.

Drugi etap modyfikacji czastek BG zaktadal przytaczenie L-lizyny do wolnych grup
aminowych pochodzacych od APTS. W tym celu poddano aktywacji molekularnej grupy
karboksylowe L-lizyny z wykorzystaniem karbodiimidowego czynnika sprzg¢gajacego EDC
i czynnika NHS stabilizujacego reakcj¢ | zwiekszajacego wydajnos¢ modyfikacji. Standardowa
metodg immobilizacji biomolekut zawierajacych grupe NH> i grupe karboksylowa poprzez
kowalencyjne wigzanie amidowe jest uzycie EDC i NHS, ktére sa dobrze znane w syntezie

peptydow. Podejécie aktywacyjne EDC/NHS pozwala na wysoka wydajnos¢ konwersji
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i zachowanie tagodnych warunkow reakcji oraz doskonata biokompatybilno$¢. Dzigki tym
zaletom aktywacja EDC/NHS kwasow karboksylowych i nastgpujaca po niej reakcja
amidowania s3 szeroko stosowane W biomolekularnej koniugacji iimmobilizacji bialek,

peptydow, DNA i wielu rodzajow podtozy polimerowych [151].
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Rysunek 37. Widma spektraine FTIR dla czgstek BG i czgstek BG modyfikowanych APTS i L-lizyng.

Reakcje sprzegania L-lizyny przeprowadzono z wykorzystaniem soli sodowej NHS (sulfo-
NHS) oraz NHS (niebieska i zielona krzywa). Pasma absorpcyjne przy 1638 cm™ wskazuja na
I pasmo amidowe pochodzace od drgan wigzan N-H (zarowno dla BG I/APTS/LYS(NHS) jak
i BG I/APTS/LYS(sulfoNHS)) i$wiadcza o kowalencyjnym przytaczeniu L-lizyny do
powierzchni BG za posrednictwem APTS. Pasma przy 1415 i 1457 cm™ wskazuja w obu
przypadkach na wigzania C=0O pochodzace od grupy -C(O)NH irdéwniez potwierdzaja
szczepienie L-lizyny do APTS [96,167]. Zwykle powierzchnia BG ma ujemnie natadowanag

powierzchni¢ (fadunek ujemny). Unieruchomienie APTS i L-lizyny moze zmieni¢ tadunck BG
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na warto$¢ dodatnig z uwagi na aminowe grupy funkcyjne, dzigki temu czasteczki te moga
oddzialywa¢ w srodowisku organizmu [167].

Czastki BG dotowane jonami cynku (ZBG) czyste i modyfikowane APTS i L-lizyng
(rysunek 38) wykazuja na widmach spektralnych takie same pasma absorpcyjne jak czastki BG
przesunigte jedynie w granicach kilku liczb falowych. Pasma odpowiadajgce wigzaniom N-H,
CH: i grup amidowych -C(O)NH pokazane na rys. 38 swiadczg o przylaczeniu L-lizyny do
APTS na czastkach ZBG.

T T T T T T T T T T T T T
A

AT —ZBG I

[ ZBG I/APTS ~
1 —— ZBG IVAPTSILYS /N
/ . 4 S2em \\
790 cm /
210 cm”!
635 om! / 12j0em

S
o

NN

" S

Absorbancja [j.u]

S — — N

-1 S
1030 em

H_/ﬂ—/\

. X ‘ ‘
! 0 ‘ ‘ ‘
! " ' | ‘
n 1 I I
. : : ‘ ‘
, : ) : ‘
! . . ‘ ‘
, " ' ‘ ;

T T T T ‘ T |‘ ! T T T T T T T
1000 1500 2000 2500 3000  3500™\_4000 600 700 80O 900 1000 1100 1200 1300
1
. . -1
Liczba falowa [em™] i Liczba falowa [em™] !
oo m o e e e N T T

N —7BG I

ZBG IVAPTS
—— ZBG I/APTS/LYS

1
1
1
1
1
:
1
1
: \414/&—/ e
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1

3265 cm’!

1462 cm! 1632 om-1

1
I
1
|
|
1
1
I
/ 1
—, 1
1
1

1416 cm™

r
1
N,
\\
: RN
o . 565 cm
el et
e T~

~

. —~ \\\

T T T T T T T T T
1350 1400 1450 1500 1550 1600 1650 1700 1750
Liczba falowa [cm™"] Liczba falowa [cm™]

______________________________________________________________

1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
[ N
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1
1

1

T T T T T T
2800 3000 3200 3400 3600 3800 :
1
1

Rysunek 38. Widma FTIR dla czgstek ZBG Il oraz czgstek ZBG Il modyfikowanych APTS i L-lizyng.

Efekt sprzegania L-lizyng widoczny jest rowniez dla czastek BG dotowanych strontem
SrBG (rysunek 39 B). W tej grupie bioszkiet zaobserwowano pasma od grup CHz (2853 i 2923
cm™). Natomiast na drgania wigzan N-H wskazujacych na APTS naktadaja sie doéé silne pasma
od grup HO-H i CO3? % czgstkach SrBG. Na i pasmo amidowe wskazujace na przytaczenie L-
lizyny przy 1628 cm™ naktada sie rowniez pasmo od grup HO-H, jednak pasmo to dla czastek
SrBG/APTS/LYS ma najwigkszg intensywno$¢. Ponadto, potwierdzeniem obecnos$ci L-lizyny
jest pasmo przy 1580 cm?, ktére moze wskazywaé na ugrupowania N-H w1l pasmie
amidowym.
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Rysunek 39. Zestawienie czgstek BG, ZBG i SrBG w zakresie 1300 - 1750 cm™ (A). Widma FTIR-ATR dla
czgstek SrBG modyfikowanych APTS i L-lizyng (B).

Na widmach FTIR dla czastek ZBG i SrBG zaobserwowano wigkszg intensywno$¢
pasma przy 1628 cm™ w poréwnaniu do czystych czastek BG (rysunek 39 A). Pasmo to
wskazuje na drgania zginajace wigzan HO-O w zaadsorbowanych czasteczkach wody.
Wszystkie czastki przed pomiarami i syntezg z APTS byly suszone w tych samych warunkach
tj. 24 h 80 °C w suszarce prozniowej. Okazuje si¢, ze czastki BG chtong wode z otoczenia,
a czastki ZBG i SrBG absorbujg jej wigcej, co potwierdzono ilo$ciowo na podstawie analizy
TGA. Na podstawie widm FTIR-ATR dla czastek ZBG i SrBG stwierdzono brak oddziatywan
dodatkowych jonow cynku i strontu w artykule Manoochehri H. i in. zsyntezowali czastki BG
dotowane Sr metodg zol-zel. Stwierdzili wystepowanie pasma absorpcyjnego przy 940 cm™
w widmie FTIR dla BG-Sr, ktore nie wystepuje w widmie FTIR dla czystego BG [96].
W przypadku badanych bioszkiet zawarto$¢ ZnO Iub SrO wprowadzana do syntezy stanowita
5 % wag. Prawdopodobnie szerokie pasmo przy ok 900 cm™ dla widm ZBG jak i StBG naktada
si¢ na drgania wigzan Si-O-NBO, stad nie zaobserwowano znaczacych roznic pomiedzy

widmem FTIR dla BG, ZBG i SrBG. W pracy Manoochehri H. uktad bioszkta SiO>-P>0s-CaO-
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SrO dodatkowo byt wspomagany tlenkiem Na2O. Stad pasmo absorpcyjne charakteryzujace
niemostkowe wigzania tlenowe moglo mie¢ wicksza intensywnos$¢, przez co mozna byto
odr6zni¢ pasma czystego BG i BG dotowanego strontem. Dzieje si¢ tak, poniewaz pierwiastki
metali alkalicznych dziataja jako modyfikatory sieci, ktére zaklocajg sie¢, tworzac
niemostkowe wigzania tlenowe [86-88].

Technika FTIR-ATR opisuje jako$ciowo struktur¢ czastek BG, zatem uziarnienie
czastek BG nie ma wplywu na polozenie pasm absorpcyjnych FTIR. Uziarnienie czastek moze
wplywac jedynie na ilo$¢ przytaczonych molekut (APTS i L-lizyny) i pokazano to na podstawie

analizy ilosciowej TGA.

Analiza ilosciowa TGA

Na podstawie analizy TGA w zakresie temperaturowym od 25-900 °C okreslono
calkowity ubytek masy probek BG oraz ubytek masy probek w zakresie 25-200 °C zwigzany z
odparowaniem wody zaadsorbowanej na powierzchni iwody Kkrystalicznej. Obliczono
catkowitg ilo$¢ przytaczonego APTS oraz L-lizyny do powierzchni BG biorgc pod uwage
catkowita utrate masy BG. Wyznaczono takze i pochodng DTG i temperature piku i pochodnej
Tore. Wyniki analizy TGA zestawiono w tabeli 9, a wykresy przedstawiono na rysunku 40 A-
Bi4l A-F.
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Rysunek 40. Analiza TGA i dTGA dla wyjsciowych czgstek BG, ZBG i SrBG.

Czastki BG, ZBG i SrBG charakteryzujg si¢ dwuetapowa degradacja do 200 °C
(rysunek 40 A, B). W pierwszym etapie z maksimum piku i pochodnej przy ok. 60 °C,
odparowuje woda zaadsorbowana na powierzchni probki i jest to najwickszy etap ubytku masy.

W temperaturze odpowiadajgcej maksimum kolejnego piku i pochodnej przy okoto 150 °C,
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nastepuje mniejszy ubytek masy zwigzany z odparowaniem wody krystalicznej ze struktury
bioszkiet. Zdecydowanie wigcej wody powierzchniowej pochtaniajg czastki ZBG i SrBG, przez
co sg mniej stabilne. Uziarnienie czastek BG nie ma wplywu na wielko$¢ ubytku masy, jednak
ma wplyw na efektywnos¢ przytgczenia APTS i L-lizyny.

Krzywe TGA opisujace czastki BG modyfikowane APTS i L-lizyng rozpoczynajg si¢
ubytkiem masy zwigzanym z odparowaniem wody, a nast¢pnie obserwuje si¢ wyrazny ubytek
masy w wyniku rozktadu fazy organicznej APTS i L-lizyny. Termogramy TGA dla czastek BG
modyfikowanych APTS i nast¢pnie L-lizyng pokazano na rysunku 41 A-F. Wszystkie
modyfikowane czastki wykazuja wieloetapowa degradacje termiczng, z uwagi na
wieloetapowy rozktad samej fazy organicznej. Poniewaz czastki ZBG i1 SrBG pochtaniajg
okoto 2 razy wiecej wody z otoczenia niz czgstki BG sg mniej podatne na modyfikacje
chemiczng czynnikami organicznymi. Po 24 h prowadzenia reakcji wszystkie czastki
przemywano buforem MES i odwirowywano powtarzajac taki cykl trzykrotnie. Czgsteczki
APTS i L-lizyny, ktore nie byly zwigzane z BG lub byty luzno zwigzane ze strukturg BG zostaty
odmyte.

BG_I/APTS/LYS otrzymywanych w obecnosci EDC przy uzyciu sulfoNHS i NHS, ktore

Na wykresie 41 apokazano dodatkowo catkowity ubytek masy czastek

zwigkszaja wydajno$¢ sprzggania. Przebieg krzywych TGA jest taki sam, a uzycie sulfoNHS
powoduje, iz L-lizyny przylacza si¢ okoto 20 % wiegcej. Wynika to z obecnej w SUlfoNHS
natadowanej grupy sulfonowej, ktéra zwigksza rozpuszczalno$¢ czasteczki karboksylanu
w roztworze wodnym o okreslonym pH. Pomimo to, dalsze reakcje funkcjonalizacji
prowadzone byty wobec NHS, ktory nie generuje duzych kosztéw funkcjonalizacji czastek BG

(koszt sulfoNHS jest 13,5-krotnie wigkszy niz NHS) i jest rOwniez wydajny.
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Rysunek 41. Termogramy TGA dla funkcjonalizowanych czgstek BG (4,B), ZBG (C,D) i SrBG (E,F).

Biorac pod uwage, ze APTS i L-lizyna degraduja catkowicie w podanym zakresie
temperaturowym, to pozostata masa w temperaturze 900 °C odpowiada masie BG w uktadach.
Dlatego na podstawie tych warto$ci oszacowano ilo$¢ APTS i L-lizyny na powierzchni czgstek
BG jako roznica catkowitego ubytku masy BG, BG/APTS i BG/APTS/LYS. Catkowita ilos¢
L-lizyny na powierzchni BG jest rowna 5,5 %, 6,7 % 5,1%, 2,8 %, 4,3 %, 2,5 % 13,0 %
odpowiednio dla BG I, BG lsuifonns), BG 11, ZBG I, ZBG 1l, SrBG i1 SrBG |l. Analizujac
rysunek 42, ktory przedstawia wykres zawartosci L-lizyny na powierzchni wszystkich czgstek
BG oraz ZBG i SrBG zauwazono tendencje malejacag W grupach czastek BG, ZBG i SrBG o
uziarnieniu i1i Il. Uziarnienie czystych czgstek BG nie wplywa znaczaco na efektywnosc¢

sprzggania L-lizyny. W przypadku czastek ZBG i SrBG stwierdzono, ze czastki o mniejszym
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uziarnieniu (II) sa bardziej podatne na przylaczenie L-lizyny niz czastki o wigkszym
uziarnieniu. Co wiecej, na rysunku 42 podsumowano, ze najwigcej L-lizyny zostato
przytaczone do czystych czastek BG a najmniej do czgstek StBG. Jednak analizujac wydajnosci
reakcji funkcjonalizacji BG z L-lizyna (LY S/LY S100), ktore sa rowne 83,3 %, 101,5 %, 80,9 %,
39,4 %, 62,1 %, 68,9 % i 76,9 % odpowiednio dla czastek dla BG I, BG Isuifonns), BG 11, ZBG
I, ZBG Il, SrBG ii SrBG Il potwierdzono, iz czyste czastki BG sg najbardziej podatne na
modyfikacje, a czastki ZBG najmniej przy podobnej zawartosci APTS na powierzchni.

Tabela 9. Wyniki analizy TGA dla czystych i modyfikowanych czgstek BG.

Nazwa probki Ubytek masy Ubytek masy APTS LYS LY Si00
25-200°C [%] 25-900°C [%)] [%] [%] [%]
BG I 1,2 2,5 - - -
BG I/APTS 2,9 9,6 - -
BG I/LYS 2,1 15,1 71 55 6,6
BG /LY Saitontss 2,5 16,3 67
BG II 1,2 3,0 - - -
BG II/APTS 2,9 9,8 6,8 - -
BG II/LYS 3,9 14,9 5,1 6,3
ZBG | 2,2 4,8 - - -
ZBG I/APTS 3,6 12,5 7,7 - -
ZBG I/LYS 3,1 15,3 2,8 7.1
ZBG Il 2,0 4,7 - - -
ZBG II/APTS 3,2 12,2 75 - -
ZBG II/LYS 3,1 16,5 4,3 6,9
SrBG | 2,4 5,1 - - -
SrBG I/APTS 3,8 8,9 3,8 - -
SrBG I/LYS 4,2 11,4 2,5 3,6
SrBG Il 2,4 5,2 - - -
SrBG II/APTS 4,0 9,3 4,1 - -
SrBG II/LYS 4,3 12,3 3,0 3,9
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Rysunek 42. Zawartosé L-lizyny na poszczegolnych czgstkach BG.

Skaningowy mikroskop elektronowy

Na podstawie analizy SEM potwierdzono, ze czastki BG 0 uziarnieniu II majg wigkszy
udziatl mniejszej frakcji. Czastki BG Il o rozmiarze < 38,095 um stanowiag 50 % wszystkich
czastek, podczas gdy 50 % czastek BG i ma rozmiar < 59,866 um (tabela 2). Ponadto, nie
stwierdzono roznic W morfologii czastek dotowanych cynkiem i strontem oraz czastek BG
modyfikowanych APTS i L-lizyna, tak jak w przypadku czastek HAP modyfikowanych PEG
za posrednictwem LYS iPDA. Zaobserwowano takze brak aglomeracji modyfikowanych

czastek BG.

}«S‘f *;‘f\’"m

Rysunek 43. Obrazy SEM czgstek BG i i BGII.
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2. CHARAKTERYSTYKA KOMPOZYTOW PLLA Z CZASTKAMI CERAMICZNYMI

2.1. Kompozyty z poli(L-laktydu) i hydroksyapatytu modyfikowanego L-lizyna i poli(glikolem
etylenowym)

Morfologia kompozytow

Kompozyty w postaci folii otrzymywano przez wylewanie na szalke Petriego dyspersji
PLLA/HAP w DCM stosujac do wszystkich kompozytow takie same warunki mieszania
i sonikacji dyspersji, wylewania i nastepnie suszenia. Folie kompozytowe obrazowano przy
uzyciu mikroskopu optycznego przy powigkszeniu x300 ix1000 w swietle odbitym. Dla
wszystkich probek zastosowano takie same warunki o$wietlenia. Na rysunku 44 mozna
zobaczy¢ aglomeraty HAP o rdoznej wielkoSci W zaleznosci od rodzaju modyfikacji
powierzchni HAP. Jasno$¢ aglomeratow ujawnita ich grubo$¢. Modyfikacja powierzchni
czastetk HAP z L-lizyng 1PEG poprawita jednorodno$¢ rozktadu czastek w matrycy
polimerowej i spowodowala znaczne zmniejszenie wielkosci rozproszonych aglomeratow.
Widoczna jest zalezno$¢, ze im wigksza masa czasteczkowa PEG tym aglomeraty HAP sa

mniejsze, a kompozyty bardziej homogeniczne.
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Rysunek 44. Obrazy kompozytow PLLA/HAP/LYS/PEG.
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Kaqt zwilZania

Zwilzalno$¢ powierzchni PLLA ikompozytow PLLA z czystym HAP iHAP
modyfikowanym LYS i PEG badano mierzac statyczny kat zwilzania osadzonej kropli wody
dejonizowanej na powierzchni probki. Wyniki pomiarow kata zwilzania wodg matrycy PLLA
i kompozytow PLLA z czystym i modyfikowanym HAP przedstawiono na rysunku 45.
Wartosci kata zwilzania folii kompozytowych na bazie PLLA w obecnosci czastek HAP
zmniejszajg si¢ | wynoszg odpowiednio 81,7 + 3,7°, 75,9 + 1,1°, 67,7 + 3,4°, 64,7 + 2,1°, 63,2
+ 2/1° dla PLLA, PLLA/HAP, PLLA/HAP/LYS, PLLA/HAP/LYS/PEG600
i PLLA/HAP/LYS/PEG2100. W artykule [168] Aronov D. iin. pokazali, iz warto$¢ kata
zwilzania dla czystego HAP wynosi ~10°. Dodatek 10 %wag. czystego HAP powoduje
zmniejszenie kata zwilzania PLLA o 7,1 %. Czastki HAP modyfikowane LYS i PEG 0 masie
czasteczkowej 600 i 2100 g/mol spowodowaly zmniejszenie kata zwilzania powierzchni PLLA
odpowiednio o 20,8 % i22,6 %. Wyniki te oznaczaja wzrost hydrofilowosci powierzchni
Z uwagi na obecno$¢ czastek HAP. Wzrost ten jest bardziej zauwazalny W przypadku czastek
HAP modyfikowanym L-lizyng i PEG, co jest istotne dla zastosowan kompozytow do
regeneracji kos$ci.

Kontrolowanie zwilzalno$ci powierzchni biomateriatow jest intensywnie badane w celu
zrozumienia mechanizméw integracji komorek biologicznych, immobilizacji biomolekut,
rozwoju biomateriatow do inzynierii tkankowej, dostarczania lekow igenow. Adhezja
makroczasteczek biologicznych do powierzchni biomateriatlow jest przypisywana gléwnie
wlasciwosciom hydrofobowym/hydrofilowym biomateriatéw, a zwilzalno$¢ jest krytycznym
czynnikiem immobilizacji komorek biologicznych. Powierzchnia rusztowan stosowanych
w inzynierii tkanki kostnej powinna by¢ hydrofilowa dla optymalnego wzrostu i proliferacji
komorek [168,169].

100 4

81,7

i

804 759

60 4

40

Kat zwilzania wodg [°]

20

e o~

Rysunek 45. Kgt zwilzania wodg kompozytéw PLLA/HAP i PLLA./HAP/LYS.
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Wilasciwosci termiczne

Na podstawie analizy TGA kompozytéw (tabela 10 i rysunek 46) okreslono stabilnos¢
termiczng kompozytow. Kompozyty zawieralty 10 % wag. napelniacza w postaci
niemodyfikowanego HAP lub HAP modyfikowanego L-lizyng i PEG. PLLA oraz kompozyty
PLLA/HAP charakteryzuja si¢ wysoka stabilnoscig termiczng. Temperatura stabilno$ci
termicznej okre§lona na podstawie 5 % ubytku masy probki (T-s%) jest rowna 330,8 °C dla
PLLA i336,2 °C dla PLLA/HAP. Temperatury te sg zgodne z doniesieniami literaturowymi
[170]. Temperatura stabilnosci termicznej dla PLLA/HAP/LYS wynosi 345,0 °C, dla
PLLA/HAP/LYS/PEG600 347,0 °C oraz dla PLLA/HAP/LYS/PEG2100 347,6 °C. Zaréwno
L-lizyna i PEG poprawiajg stabilno$¢ termiczng kompozytow, dlatego mogg by¢ stosowane
W wysokotemperaturowym przetworstwie. Na podstawie analizy TGA dla kompozytow
potwierdzono, ze stabilno$¢ termiczna L-lizyny zwigzanej z HAP jest wieksza W porownaniu

do L-lizyny wolnej (rozdz. 1V, 1.1)

Tabela 10. Analiza TGA kompozytéw PLLA, PLLA/HAP i PLLA/HAP/LYS/PEG.

Nazwa probki T-5% [°C]
PLLA 330,8
PLLA/HAP 336,2
PLLA/HAP/LYS 345,0
PLLA/HAP/LYS/PEG600 347.0
PLLA/HAP/LYS/PEG2100 347,6
e e ' ' '
98 - \
T 9%
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= g4
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924 — PLLA/HAPILYS
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Rysunek 46. Analiza stabilnosci termicznej kompozytéw PLLA, PLLA/HAP i PLLA/HAP/LYS/PEG.
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W celu zbadania wptywu modyfikacji powierzchni HAP L-lizyng i PEG na wlasciwosci
termiczne kompozytéw na bazie PLLA przeprowadzono eksperymenty DSC. Pierwszy skan
ogrzewania do 200 °C zastosowano W celu usunigcia poprzedniej historii termicznej probki.
Krzywe DSC skanu chtodzenia i Il ogrzewania dla serii kompozytéw PLLA pokazano na

rysunku 47, a wartosci termiczne DSC przedstawiono w tabeli 11.

Tabela 11. Wartosci termiczne ze skanu chlodzenia DSC dla kompozytéw PLLA i modyfikowanego HAP [12].

Probka Tonset Te AHe T

[°C] [°C] [J/d] [°C]
PLLA 114,0 102,5 11,9 59,7
PLLA/HAP 112,8 102,2 23,8 58,6
PLLA/HAP/LYS 112,0 102,2 24,0 61,5
PLLA/HAP/LYS/PEG600 111,2 104,0 32,1 43,7
PLLA/HAP/LYS/PEG2100 116,5 108,2 37,9 35,2
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Rysunek 47. Skany DSC z chiodzenia i 1l ogrzewania dla kompozytow PLLA i modyfikowanego HAP [12].

Podczas chtodzenia ze stopu PLLA ulegt krystalizacji z poczatkiem w temperaturze
T przy 114,0 °C. Entalpia krystalizacji ze stopu (AHc) miata najnizsze wartosci dla czystego
polimeru PLLA (11,9 J/g). Entalpia krystalizacji ze stopu PLLA w obecnosci czastek HAP
I HAP/LYS wzrastata, jednakze krystalizacja rozpoczynala si¢ wczesniej 1 T wynosita
odpowiednio 0 1,3 °Ci 2,1 °C mniej. W kompozytach PLLA z HAP modyfikowanym PEG600
i PEG2100 wzrost AH¢ byt znacznie wyrazniejszy. AHc wynosita odpowiednio 1,35 i 1,6 razy
wigce] niz AHc czystego PLLA. W przypadku HAP zmodyfikowanego PEG2100 poczatek
krystalizacji w stanie stopionym przesunat si¢ o okoto 1,5 °C w kierunku wyzszych temperatur,

przy wezszym zakresie temperatur krystalizacji W stanie stopionym. Wyniki te wskazuja na
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aktywnos$¢ zarodkowania HAP modyfikowanego PEG, z wyzsza wydajnoscig zarodkowania
krystalizacji ze stopu wykazywang przez HAP modyfikowany PEG2100. Temperatura
zeszklenia (Tg) podczas chtodzenia czystego PLLA, okreslona jako punkt przegiecia obnizenia
pojemnosci cieplnej, wynosita 59,7 °C. Kompozyty PLLA z HAP modyfikowanym PEG600
i PEG2100 wykazuja zdecydowanie nizsze wartosci Tg W poréwnaniu do PLLA odpowiednio
0 16 °C i 24,5 °C. Obnizenie Tg kompozytow oraz wzrost temperatury krystalizacji ze stopu
wskazuja na efekt plastyfikujacy PEG. Aby oceni¢ skuteczno$¢ plastyfikacji PEG2100
i PEG600, rozwazono kilka czynnikow.

(1) Skutecznos$¢ plastyfikacji zalezy od masy czasteczkowej PEG, wykazujac wzmocnione
dziatanie przy PEG o nizszej masie czgsteczkowej [171]. Wickszy efekt plastyfikacji PEG2100
w poréwnaniu z PEG600, zinterpretowany przez nizszg warto$¢ Tg | wyzsze temperatury T
i TO™® moze by¢ zwigzany z wickszg masa polimeru uzyta podczas modyfikacji HAP z uwagi
na zastosowane jednakowe stosunki molowe dla PEG 600 i 2100, co potwierdzita takze analiza
TGA.

(2) Tg semikrystalicznego PLLA zalezy roéwniez od morfologii ukladu polimerowego
i ruchliwos$ci segmentoéw. Faza amorficzna PLLA opisywana jest jako model dwufazowy, ktory
sktada si¢ z niekrystalicznej fazy amorficznej (ruchomej frakcji amorficznej) i krystaliczno-
amorficznych obszaro6w miedzyfazowych z niewielkg ruchliwo$cia segmentows. Nizsza
warto$¢ Tq wykazuje PLLA o nizszym stopniu krystaliczno$ci ze wzgledu na nizszg zawartos¢
sztywnej frakcji amorficznej. Wieksze ilosci sztywnej frakcji amorficznej skutkuja wyzsza
warto$cig Tq[172].

(3) Zastosowane PEG zakonczone grupg karboksylowg majg rézng budowe chemiczng. Jak
podano w tabeli 1, PEG2100 to bursztynian glikolu monoetoksy-polietylenowy, podczas gdy
PEG 600 to glikol O-(2-karboksyloetylo)-O’-metylo-undekanoetylenowy. Struktura tych
czasteczek moze rowniez wplywaé na efekt plastyfikacji PEG. PEG2100 jest zakonczony
kwasem karboksylowym, ale w strukturze ma jeszcze jedng grupe karboksylowa sprzezong
bezposrednio z n powtéorzonym monomerem. W literaturze opisano wptyw roéznych grup
koncowych PEG na plastyfikacje¢ PLLA. Lai i in. [173] zbadali wptyw grup koncowych OH
i CHz PEG na mieszalno$¢ i krystalizacj¢ PLLA/PEG. Wptyw PEG zakonczonego dwoma
grupami koncowymi OH w poréwnaniu z dwoma koncowymi grupami CHz w PEG 0 masie
czasteczkowej 2100 g/mol odnotowano dla stezenia PEG 70 % wag w uktadzie. Zmniejszenie
rownowagowej Tm byto wieksze dla PEG zakonczonego grupami CH3 niz grupami OH. PEG
zakonczony dwiema grupami hydroksylowymi i PEG z jedng grupa hydroksylows, a druga
metylowa zbadali Kulinski i Piérkowska [171]. Nie stwierdzili wyraznego wptywu koncowej
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grupy plastyfikatora PEG na wlasciwosci termiczne plastyfikowanego PLLA dla zawartosci
PEG 51 10 % wag. Wszystkie zastosowane plastyfikatory obnizylty Tq i zwickszyly zdolnos¢
PLLA do zimnej krystalizacji.

Wiasciwosci termiczne z I skanu ogrzewania DSC przedstawiono w tabeli 12. Podczas
drugiego ogrzewania w temperaturach powyzej Tq¢ egzotermiczny pik zimnej krystalizacji jest
widoczny dla PLLA, kompozytow PLLA z czystym HAP i HAP modyfikowanym L-lizyna.
Entalpia zimnej krystalizacji (AHcc) jest nizsza dla PLLA z czastkami HAP niz dla czystego
PLLA, poniewaz faza krystaliczna cze$ciowo tworzyta si¢ podczas chtodzenia W obecnosci
czastek HAP. Obnizenie poczatku zimnej krystalizacji (Tcc®™®) i temperatury piku zimnej

krystalizacji (Tcc) wskazywato na utatwiong krystalizacj¢ PLLA w obecnos$ci czastek HAP.

Tabela 12. Wartosci z Il skanu ogrzewania DSC dla kompozytow PLLA | modyfikowanych czgstek HAP [12].

Nazwa probki Ty Te™® T  AHe  Toww  AHeww T AHp

°cr e e pPher e Dl el [l

PLLA 626 972 1089 257 1609 64 1779 464
PLLA/HAP 614 849 991 87 1605 61 1708 427
PLLA/HAP/LYS 631 843 978 67 1595 57 1706 41,8
PLLA/HAP/LYS/PEG600 ~ 57,0 765 1158 20 1615 40 1709 433
PLLA/HAP/LYS/PEG2100 46,0 - - - - - 1720 412

Brak efektu zimnej krystalizacji w kompozytach PLLA z HAP/LYS/PEG600 oraz
HAP/LYS/PEG2100 wskazywat, ze PLLA wykrystalizowal w trakcie chtodzenia ze wzgledu
na wysoka wydajno$¢ zarodkowania zmodyfikowanych czastek HAP. Réznica migdzy HAP
modyfikowanym PEG600 iPEG2100 dotyczy wystepowania przejscia fazowego a’-a,
widocznego przed glownym pikiem topnienia. Jest to niewielki efekt egzotermiczny dla PLLA,
PLLA/HAP, PLLA/HAP/LYS i PLLA/HAP/LYS/PEG600. Pik ten wskazuje na przejscie
fazowe krystalicznej fazy o’ do termodynamicznie Stabilnej formy o [174]. Brak efektu
egzotermicznego przejscia fazowego ao'-o. dla PLLA/HAP/LYS/PEG2100 wskazuje, ze PLLA
krystalizowal podczas chlodzenia wytgczenie w postaci a. Czastki HAP modyfikowane
PEG2100 zarodkuja krystalizacje fazy a w poréwnaniu z PEG600. Tq dla PLLA z drugiego
skanu ogrzewania wynosita 62,5 °C. W kompozytach PLLA/HAP/LYS/PEG600
i PLLA/HAP/LYS/PEG2100 Ty zostata obnizona odpowiednio do 57 °C i 46 °C. Wyniki te
potwierdzajg takg samg tendencj¢ W skanie chlodzenia. Temperatury topnienia (Tm)

kompozytow zawierajagcych modyfikowany powierzchniowo HAP byty réwniez nizsze od Tm
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PLLA (177,9 °C) odpowiednio o 7 °C i59 °C dla PLLA/HAP/LYSPEG600
I PLLA/HAP/LYS/PEG2100. Obnizone wartosci Tq wraz ze wzrostem Kkrystalicznosci
w kompozytach zawierajacych HAP modyfikowany L-lizyng i PEG600/PEG2100 potwierdzity
znaczacy efekt plastyfikujgcy osiagnigty przy niskiej zawartosci PEG w wyniku modyfikacji
powierzchni HAP. Saeidlou i in. [175] stwierdzili, ze dodatek PEG do PLLA obniza warto$¢
Tg 0 okoto 2 °C na 1 % wag. plastyfikatora. W tej pracy, zawarto§¢ PEG w modyfikowanych
czastkach HAP wynosi ponizej 5 % wag., a ilo$¢ napetniacza w kompozytach jest réwna 10 %
wag. Dlatego warto zaznaczy¢, ze niewielka ilos¢ PEG w calej objetosci kompozytu skutecznie

obniza warto$¢ Tq PLLA.

Wiasciwosci biologiczne

PLLA oraz HAP sa silnymi kandydatami do zastosowan biomedycznych. Ze wzgledu
na cytokompatybilnos¢, biodegradowalno$¢ PLLA, nietoksycznos¢ i wasciwosci mechaniczne
zarowno PLLA jak i kompozyty PLLA/HAP sa szeroko stosowane do wytwarzania rusztowan
inzynierii tkankowej, co zostalo opisane we wstepie teoretycznym dotyczacym aktualnego
stanu wiedzy. Z uwagi na biologiczne zastosowanie prezentowanych materiatdbw, prace
wzbogacono o podstawowe, przesiewowe badania in vitro.

Biomaterialy do zastosowan medycznych przeznaczone do implantacji lub
dhugotrwatego kontaktu z tkankg muszg spelnia¢ okreslone kryteria cytokompatybilnosci in
vitro (1ISO 10993-5:2009). Biorac pod uwage kompozyty wielosktadnikowe, na wczesnych
etapach badan warto okresli¢ cytotoksyczno$¢ osobnych sktadnikow kompozytu. W tym
przypadku wykonano test cytotoksycznos$ci oraz test prozapalny dla czystej matrycy PLLA oraz
napetniaczy W postaci czastek HAP i czastek HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG.

W pierwszej kolejnosci dla czastek napetniaczy (HAP, HAP/LYS, HAP/LYS/PEG600
i HAP/LYS/PEG2100) okre$lono cytokompatybilnos¢ wobec standardowej linii mysich
fibroblastow 1929 oraz aktywno$¢ prozapalng oceniang wobec linii monocytarnej THP1-
Blue™ w oparciu o aktywacje czynnika jadrowego NF-kB (rysunek 48 A-B). Wyniki testu
redukcji bromku 3-(4,5-dimetylotiazol-2-ylo)-2,5-difenylotetrazoliowego (MTT), ktory
okresla funkcj¢ metaboliczng komodrek poprzez pomiar aktywnosci dehydrogenazy
mitochondrialnej, wykazaty, ze wszystkie czastki HAP nie sg cytotoksyczne W stezeniach 0,25-
0,5 mg/ml. Stezenie 1 mg/ml czystych czastek HAP powoduje przezywalnos¢ komorek 1.929
na poziomie 60 %, co nie jest zgodne z normg ISO. Biomaterialty wedtug normy 1SO 10993-

5:2009 sa uznane za cytotoksyczny, gdy zywotno$¢ komodrek majacych kontakt
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Z biomateriatem przez 24 h wynosi ponizej 70 %. Warto zauwazy¢, ze modyfikacja czastek
HAP, zaré6wno L-lizyng jak i PEG powoduje wzrost przezywalnosci mysich fibroblastow przy
stezeniu czastek 1 mg/ml. Najlepsze rezultaty w pelnym zakresie stezen uzyskano dla czastek
HAP/LYS/PEG2100, dla ktorych zywotno$¢ mysich fibroblastow jest wigksza W porownaniu
do kontroli.
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Rysunek 48. Zywotnos¢ mysich fibroblastow L929 w kontakcie 24 h z czgstkami HAP, HAP/LYS, HAP/LYS/PEG
i LYS (A). Immunozgodnosé¢ ludzkich monocytéw THPI-Blue™w szlaku NF-xB dla L-lizyny i czgstek HAP (B).
*0<0,05 liczone wzgledem hodowli kontrolnej (100% zywotnosci).

Monocyty nalezg do najbardziej wrazliwych komorek, ktoére po aktywacji szybko
indukujg kaskade zapalng. Kontrolowany stan zapalny prowadzi do rewaskularyzacji

i regeneracji tkanek w miejscach urazu. Jednak zbyt silna aktywacja monocytow przez
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sktadniki biomaterialu lub zanieczyszczenia, takie jak endotoksyny, wywotuje ostry stan
zapalny, ktorego skutkiem jest tworzenie si¢ ropy, degradacja tkanek irozpad barier
komorkowych [176]. Bioragc pod uwagg role monocytow W procesie regeneracji kosci,
wykorzystano w pracy ludzkie monocyty THP1-Blue™ jako czuly wskaznik zdolnosci
biomateriatow do indukowania prozapalnej aktywacji tych komoérek. Komoérki THP1-Blue™,
podobnie jak inne monocyty, reaguja na ligandy, takie jak peptydy, endotoksyny
i glikokoniugaty, poprzez receptory toll-podobne (TLR-2, TLR-4, TLR-5, TLR-6i TLR-8). Po
stymulacji TLR aktywowany jest szlak NF-kB; nast¢pnie enzym reporterowy jest wydzielany
do $rodowiska hodowli komoérkowej. W przeciwienstwie do badan opartych na monocytach
krwi obwodowej, protokoét ten nie wymaga zgody komisji etycznej, nie zalezy od zmiennosci
genetycznej dawcow, jest powtarzalny iilosciowy. Wyniki uzyskane w tescie zgodnosci
immunologicznej in vitro przy uzyciu komérek THP1-Blue™ wykazaty, ze czastki HAP,
HAP/LYS i HAP/LYS/PEG nie stymuluja ludzkich monocytow, a tym samym nie wykazuja
reakcji zapalnych i mogg by¢ uzyte jako sktadniki biokompozytow. Uzyskane wartosci stgzen
wydzielanej embrionalnej fosfatazy alkalicznej (SEAP) utrzymywaty si¢ na poziomie hodowli
niestymulowanych (0,158 + 0,06). Zatem produkcja SEAP przez monocyty w odpowiedzi na
HAP, HAP/LYS, HAP/LYS/PEG600 i HAP/LYS/PEG600 wyniosta odpowiednio 0,253 +
0,09, 0,264 + 0,03, 0,326 + 0,04, 0,204 + 0,02. Dla poréwnania, za pozytywna kontrole przyjeto
LPS (lipopolisacharyd Escherichia coli 100 ng/ml), ktory silnie aktywuje monocyty THP1-
Blue™ i jest dobrze znanym bodzcem bakteryjnym. Stezenie SEAP dla LPS wynosito 2,485 +
0,300.

W zwigzku z powyzszym potwierdzeniem, iz modyfikowane czastki HAP s3a
cytokompatybilne i nie wykazuja reakcji prozapalnych wykonano kolejne badania biologiczne
dla kompozytow z matrycag PLLA. Warto zauwazy¢, ze do wytwarzania kompozytéw
wykorzystano metod¢ rozpuszczalnikowa. Jednym z najlepszych rozpuszczalnikow PLLA jest
DCM, ktory znajduje si¢ w 2 Kklasie klasyfikacji rozpuszczalnikow. Klasa 2 to rozpuszczalniki,
ktére powinny by¢ ograniczone, jednak odpowiednie warunki suszenia kompozytow
umozliwiajg catkowitg eliminacj¢ DCM.

W badaniach biologicznych dla kompozytow, oprocz standardowej linii mysich
fibroblastow 1929, ktére sg zalecane przez normy ISO, wykorzystano lini¢ ludzkich
osteoblastow hFOB 1.19, ktore nasladuja $rodowisko przeznaczone do regeneracji kosci.
Wyniki pokazujg, ze zywotnos¢ komoérek docelowych eksponowanych na czystym polimerze
PLLA i kompozytach PLLA z niemodyfikowanym i modyfikowanym HAP pozostaje na tym
samym poziomie, co nietraktowane kontrole. Wyniki testu MTT wykazaty, ze kompozyty
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PLLA z HAP nie wykazywaly cytotoksycznos$ci po bezposrednim kontakcie z komorkami. Jak
pokazano na rysunku 49 Ai B, zywotno$¢ mysich fibroblastoéw eksponowanych na PLLA,
PLLA/HAP, PLLA/HAP/LYS, PLLA/HAP/LYS/PEG600 iPLLA/HAP/LYS/PEG2100
wynosita 96,6% =+ 6,8%, 94,6% =+ 9,1%, 96,6 % + 8,4%, 92,4% + 9,2% 198,6% + 12,2%.
Podobny efekt zaobserwowano, gdy osteoblasty hFOB 1.19 byly eksponowane na
kompozytach z matryca PLLA (rysunek 49 B). W przypadku osteoblastow zywotnos¢ tych
komorek wynosita doktadnie 93,4% =+ 22,5%, 95,2% + 17,5%, 98,9% + 17,0%, 93,2% + 18,0%
195,1% =+ 16,9% odpowiednio dla PLLA, PLLA/HAP, PLLA/HAP/LYS,
PLLA/HAP/LYS/PEG600 i PLLA/HAP/LYS/PEG2100.
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Rysunek 49. Zywotnos¢ komérek L929 (A) i hFOB 1.19 (B) na kompozytach PLLA z modyfikowanym
powierzchniowo HAP.

Otrzymane kompozyty spetity kryterium normy ISO zachowania Zywotnosci co najmniej 70
% komorek poddanych kontaktowi z biomateriatem przez 24 h (1SO 10993-5:2009). Analiza
statystyczna wykazata, ze HAP modyfikowany L-lizyng i PEG w kompozytach z matrycg
PLLA nie wplywa na zywotno$¢ komorek docelowych w poréwnaniu z fizjologiczng
zywotnoscig kontrolnych hodowli koméorkowych. Wyniki te sg zgodne z obserwacjami innych
autoréw. Funkcjonalizowanie powierzchni za pomoca niektérych peptydéw moze wspomagac
osteointegracj¢ implantow ortopedycznych. Udowodniono wptyw L-lizyny na przyczepianie
sie 1 zywotnos¢ komoérek w srodowisku biomateriatdéw medycznych. Ostatnio Castillo-Cruz
i in. opracowali hydrozel na bazie L-lizyny, ktory zwigksza adhezj¢ komorek dzigki

pozostatosciom L-lizyny. Zaobserwowano, ze przyczepianie si¢ komorek do hydrozelu
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modyfikowanego L-lizyna bylo pieciokrotnie skuteczniejsze W poréwnaniu z powtoka poli(L-
lizyny). Interakcja migdzy biomaterialem a komorkami moze zachodzi¢ poprzez oddziatywanie
elektrostatyczne migdzy dodatnim tadunkiem z -NH3" i ujemnie natadowanymi substancjami
na powierzchni komorki, takimi jak glikozoaminoglikany [177,178]. Opisano roéwniez
synergistyczng role L-lizyny i HAP w procesach gojenia si¢ osteoblastow [127]. Przedstawione
tutaj wyniki, jak rowniez odkrycia innych grup sugeruja, ze PLLA z HAP modyfikowanym L-
lizyng wspieraja cytokompatybilno$¢ kompozytow.

Wyniki uzyskane w tescie zgodno$ci immunologicznej in vitro przy uzyciu komoérek
THP1-Blue™ wykazaty, ze kompozyty na bazie PLLA nie stymulujg ludzkich monocytow
(rys. 45). Uzyskane wartosci stezen SEAP utrzymywaly si¢ na poziomie hodowli
niestymulowanych (0,308 + 0,07). Zatem produkcja SEAP przez monocyty w odpowiedzi na
biomateriaty =~ PLLA, PLLA/HAP, PLLA/HAP/LYS, PLLA/HAP/LYS/PEG600
i PLLA/HAP/LYS/PEG2100 wyniosta odpowiednio 0,286 + 0,03, 0,284 + 0,02, 0,308 £ 0,115,
0,266 + 0,02 i1 0,287 + 0,03. Pozytywna kontrola (LPS) wykazata silng aktywacj¢ monocytow
THP1-Blue™ 2,52 + 0,360.
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Rysunek 50. Immunozgodnosé ludzkich monocytéw THPI-Blue™ w szlaku NF-xB dla kompozytow PLLA
i modyfikowanych czqstek HAP.

Poniewaz zwiazki biologicznie czynne, takie jak peptydy, moga prowadzi¢ do patologicznej
aktywacji monocytow, odkrycia dotyczace braku wlasciwosci immunostymulujgcych
kompozytow PLLA zawierajacych HAP i L-lizyng przemawiaja za ich bezpieczenstwem

biologicznym.
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2.2. Kompozyty z poli(L-laktydu) ihydroksyapatytu modyfikowanego polidopaming
i poli(glikolem etylenowym)

Morfologia kompozytow

Kompozyty PLLA/HAP/PDA/PEG w postaci folii otrzymywano w ten sam sposob jak
kompozyty PLLA/HAP/LYS/PEG. Folie PLLA z napelniaczem w postaci HAP
modyfikowanego PDA obrazowano przy uzyciu mikroskopu optycznego przy powiekszeniu
x300 ix1000 w swietle przechodzacym, z uwzglednieniem strony filmu kompozytowego
(gora/dot). Jak zaobserwowano na rysunku 51, czastki HAP oraz HAP/PD w matrycy PLLA
maja nieregularny rozktad i nie zauwazono widocznych aglomeratow czastek ceramicznych.
PDA wyraznie poprawia interakcj¢ miedzyfazowa miedzy HAP iPLLA. Obserwacje
mikroskopowe wykazaty, ze folie po wylaniu z rozpuszczalnika | wysuszeniu maja dwie roézne
powierzchnie. Gorna strona kompozytéw jest chropowata, co moze ulatwiaé osadzaniu si¢
komorek kosciotworczych. Dolna strona kompozytow, z uwagi na metod¢ wytwarzania jest
gladka (poprzez kontakt z szalka Petriego). Obrazy dolnej czgsci kompozytéw charakteryzuja
si¢ zupelnie inng morfologia niz goérna powierzchnia 1wskazuja na duze sity
miedzyczasteczkowe pomiedzy PDA i matrycag PLLA (separacja faz PLLA i PDA). Taki sam
efekt zaobserwowano dla kompozytéw z czastkami HAP/PDA/PEG przy czym dodatek PEG
0 mniejszej masie czasteczkowej wplynal na zmniejszenie rozmiaru wysp wskazujacych na
separacje faz pomigdzy polimerami. Li Gang iin. [179] analizowali kompozyty PLA
Z czastkami nanoHAP pokrytymi PDA. Na podstawie analizy SEM stwierdzili, ze dyspersja
HAP w kompozytach PLA poprawia si¢ wraz ze wzrostem ilo§ci PDA. Zaproponowali
wniosek, ze obecno$¢ PDA poprawia interakcje miedzyfazowa migdzy nanoHAP i PLA. Po
pierwsze, aglomeracja nanoHAP podczas procesu mieszania jest ostabiana przez obecnos¢
PDA. Po drugie, sily miedzyczasteczkowe istniejagce miedzy zmodyfikowanym nanoHAP
I PLA sa wigksze. Dlatego proces polimeryzacji dopaminy in situ mozna wykorzysta¢ do

poprawy dyspergowalnosci czastek nieorganicznych w matrycach polimerowych.
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Rysunek 51. Obrazy z mikroskopu optycznego dla kompozytéw PLLA/HAP/PDA i PLLA/HAP/PDA/PEG
W swietle przechodzqcym, z uwzglednieniem strony filmu kompozytowego (gora/dof).

Kqt zwilzania

Biorac pod uwage, ze PDA moze sprzyja¢ W taczeniu biomolekut, oczekiwano, ze moze
réwniez zmieni¢ hydrofilowo$¢ powierzchni folii kompozytowych. Wyniki pomiaréw kata
zwilzania woda folii PLLA i kompozytow PLLA z HAP i HAP modyfikowanym PDA i PEG
przedstawiono na rysunku 52. Wartosci kata zwilzania folii kompozytowych PLLA/HAP,
PLLA/HAP/PDA i PLLA/HAP/PDA/PEG sg bardzo zblizone i wynosza odpowiednio 75,9° +
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1,1°, 78,2° £ 2,0°, 75,8° £+ 2,3°, 74,6° + 3,8°, 76,6° + 2,5° oraz sg mniejsze o okoto 7 %
w stosunku do kata zwilzania PLLA. W zwigzku z tym nie stwierdzono wptywu modyfikacji
czastetk HAP PDA i1PEG na wzrost hydrofilowosci powierzchni kompozytow. Jednak
w literaturze kilka grup naukowcOw zaobserwowalo zaleznosci zgodne z zalozeniem
poczatkowym, to znaczy zmniejszenie kata zwilzania dla warstw PDA. W pracy Deng i in.
[147] zbadali, ze kat zwilzania wodg na podtozach pokrytych PDA byt nizszy niz kat zwilzania
standardowych ptytek do hodowli tkankowych na bazie polistyrenu, na ktorych osadzali PDA.
Autorzy prowadzili polimeryzacje in situ dopaminy o stezeniu 0,5 mg/ml i0,1 mg/ml.
Zauwazyli, ze wicksza warstwa PDA zwigzana jest z wigkszym st¢zeniem dopaminy
i wykazuje mniejszy kat zwilzania powierzchni na ktérych zostala osadzona. Yu Y.
I wspotautorzy [146] pokrywali dyski tytanowe warstwg PDA i HAP/PDA (przy zastosowaniu
st¢zenia dopaminy 2 mg/ml). Pokazali, ze warstwy PDA i HAP/PDA poprawiaja zwilzalnos¢
powierzchni tytanu i stwierdzili, Zze obecnos¢ grup katecholowych w PDA igrup
hydroksylowych HAP powoduje, ze powtoka jest hydrofilowa, co jest korzystne dla gojenia si¢
tkanek i wczesnej osteointegracji. Podkreslili, ze kat zwilzania woda wszystkich badanych
powierzchni miesci si¢ w przedziale 40°-80°, co uznaje si¢ za odpowiednie dla adhezji

komorek.
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Rysunek 52. Pomiar kqta zwilzania kompozytéw PLLA/HAP/PDA/PEG.

Wiasciwosci termiczne

Analizujac stabilnos$¢ termiczng kompozytow PLLA/HAP/PDA/PEG (tabela 13, rys.

53) okreslong na podstawie 5 % ubytku masy probki stwierdzono, ze obecnos¢ zaadsorbowanej
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PDA na czgstkach HAP poprawia stabilno$¢ PLLA 0 7 °C i kompozytéw PLLA/HAP 0 1,6 °C.
Czastki HAP modyfikowane PDA i PEG NH2 750, 5000, PEG SH 800 poprawiaja stabilno$¢
termiczng PLLA/HAP odpowiednio o 9,1 °C, 10,5 °C i5,0 °C ijednoczesniec zwigkszaja
stabilno$¢ termiczng matrycy PLLA. Zauwazono, ze oprocz PDA, takze PEG wplywa na
poprawg stabilno$ci termicznej kompozytow PLLA, co potwierdzono rowniez W przypadku
kompozytow z czastkami HAP modyfikowanymi L-lizyng iPEG. Tawiah iin. [180]
otrzymywali folie PLA z nanoczastkami PDA jako ,zielone”, przyjazne dla $rodowiska
materialy zmniejszajgce palnos¢. Na podstawie analizy TGA pokazali zwigkszenie wartosci T-

59 przy rosnacej zawarto$ci PDA w poroéwnaniu do czystego PLA.

Tabela 13. Analiza TGA kompozytow PLLA/HAP/PDA/PEG.

Nazwa probki T.50% [°C]
PLLA 330,8
PLLA/HAP 336,2
PLLA/HAP/PDA 337,8
PLLA/HAP/PDA/PEG NH; 750 345,3
PLLA/HAP/PDA/PEG NH2 5000 346,7
PLLA/HAP/PDA/PEG SH 800 342,8
00— ' '
98 - O
\\\\
T 96-
@
©
= 94
PLLA
PLLA/HAP
gz PLLA/HAP/PDA
PLLA/HAP/PDA/PEGNH,750
PLLA/HAP/PDA/PEGNH,5000
%0 PLLA/HAP/PDA/PEGSH 800
280 300 320 340 360

Temperatura [°C]

Rysunek 53. Krzywe TGA dla PLLA, PLLA/HAP i PLLA/HAP/PDA/PEG.




Wprowadzenie napeiniacza do matrycy polimerowej moze wplywaé na ruchliwo$é
tancuchéw polimerowych, wptywajac wten sposoéb na zachowanie termiczne, zwlaszcza
polimerow semikrystalicznych. W celu zbadania wptywu modyfikacji powierzchni HAP za
pomocag PDA iPEG z aminowsg itiolowg grupg koncowg na wlasciwosci termiczne
kompozytow PLLA przeprowadzono eksperymenty DSC wten sam sposob jak dla
kompozytow PLLA/HAP/LYS/PEG. Krzywe DSC ze skanu chtodzenia i Il ogrzewania serii
kompozytéw PLLA z PDA i PEG pokazano na rysunku 54.

Warto$ci DSC ze skanu chtodzenia pokazano w tabeli 14. Podczas krystalizacji ze stopu
PLLA zaczyna krystalizowa¢ w temperaturze 114,0 °C z temperaturg piku krystalizacji rowna
102,5 °C. Dodatek 10 % wag. napelniacza W postaci czystego HAP powoduje obnizenie
temperatury poczatku krystalizacji Tc™® o 1,2 °C oraz nieznacznie temperatury piku
krystalizacji Tc. T®™* oraz T¢ dla kompozytow PLLA zawierajacych HAP modyfikowany PDA
i PEG przesuwaja si¢ W kierunku wyzszych temperatur. Tcdla PLLA/HAP/PDA oraz dla PLLA
z HAP modyfikowanym PEG NH> 750, 5000 i PEG SH 800 wzrasta odpowiednio 0 0,4 °C, 2,1
°C, 211 °C w porownaniu do Tc PLLA. Czastki HAP modyfikowane PDA bardzo efektywnie
nukleujg krystalizacj¢ ze stopu PLLA, zdecydowanie bardziej niz czysty HAP. Entalpia
krystalizacji AHc zwigksza si¢ az o 33,5 J/g dla PLLA/HAP/PDA w poréwnaniu do entalpii
krystalizacji PLLA oraz o0 21,6 J/g w poréwnaniu do PLLA/HAP. Czysta PDA nie wykazuje
na termogramach DSC przejs¢ szklistych, krystalizacji i pikow topnienia z powodu swojej
amorficznej struktury. W pracy Tawiaha B. iin. [180] badano kompozyty PLA/PDA
i pokazano, ze wraz ze wzrostem zawartosci PDA w kompozycie wzrasta warto$¢ entalpii
krystalizacji i stopnia krystalicznosci uktadu, co $wiadczy o heterogenicznym efekcie
zarodkowania PDA. W przypadku kompozytow PLLA/HAP/PDA efekt silnej nukleacji
krystalizacji ze stopu indukuje zaréwno czysty HAP oraz PDA, ktéra dodatkowo zwigksza
temperature krystalizacji PLLA w kompozycie. Warto zauwazy¢, ze przytaczony PEG do PDA
obniza entalpi¢ krystalizacji PLLA/HAP/PDA o0 11,9 J/g, 17,8 J/g i 18,8 J/g odpowiednio PEG
NH2 o masie molowej 750 i 5000 g/mol oraz PEG SH o masie molowej 800 g/mol. Temperatura
zeszklenia jest wigksza o 5 °C dla PLLA/HAP/PDA w poréwnaniu do Ty czystej matrycy
PLLA. Z teorii entropii konformacyjnej przejscia szklistego wynika, ze zwickszona
temperatura przejscia szklistego jest wynikiem ograniczonego ruchu tancuchéw polimerowych.
Niniejsze wartosci Ty sugeruja, ze istniejg silne interakcje miedzy czastkami PDA i PLLA.
Przytaczenie PEG spowodowato obnizenie Tq uktadu PLLA/HAP/PDA o 1 °C, 2,8 14 °C
odpowiednio dla PEG NH. 750, 5000 g/mol i PEG SH 800 g/mol z powodu zwigkszonej

ruchliwosci tancucha. Warto zaznaczyc¢, ze rowniez w tym przypadku PEG wykazuje efekt
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plastyfikujacy poniewaz obniza Tq kompozytow PLLA/HAP/PDA i powoduje przesunigcie T

W kierunku wyzszych temperatur.

Tabela 14. Wartosci DSC ze skanu chiodzenia dla kompozytéw PLLA z HAP modyfikowanym PDA i PEG.

Nazwa probki Tonset
[°C]
PLLA 114,0
PLLA/HAP 112,8
PLLA/HAP/PDA 114,8
PLLA/HAP/PDA/PEG NH, 750 114,7
PLLA/HAP/PDA/PEG NH, 5000 115,8
PLLA/HAP/PDA/PEG SH 800 114,7
A chlodzenia

% |o.5 w;gl; I I I I I I I
=) PLLA
= Tc T
g PLLAHAP | ’
o |PLLAHAPIPDA N
£
‘_g PLLAMAP/PDA/PEGNH, 750
g PLLAHAP/PDAIPEGNH, 5000
g PLLAHAPIPDAPEGSHB00 S
a [ \ /

Przeptyw ciepta/masa probki [W/g]

endo>

Tc AHC Tg
[°C] [J/g] [°C]
102,5 11,9 59,7
102,2 23,8 58,6
102,9 45,4 64,7
104,6 33,5 63,7
104,5 27,6 61,9
103,5 26,6 60,7
B Il ogrz ]
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Rysunek 54. Termogramy DSC dla kompozytow PLLA z HAP modyfikowanym PDA | PEG. Skan chlodzenia (4)
i Il ogrzewania (B).

Parametry termiczne wyznaczone z drugiego ogrzewania przedstawiono w tabeli 15.

Podczas drugiego ogrzewania dla PLLA oraz dla wszystkich kompozytow pojawia sig¢

egzotermiczny pik zimnej krystalizacji w zakresie temperaturowym powyzej Tgiponizej piku

przejscia fazowego o’-o. Temperatury poczatku zimnej krystalizacji Tcc”™* oraz temperatury

piku zimnej krystalizacji T¢c przesuwaja si¢ W kierunku nizszych temperatur w stosunku do

czystego PLLA oraz wartosci entalpii zimnej krystalizacji AHee s3 wyraznie mniejsze dla

kompozytow PLLA, co wskazuje na latwiejsza krystalizacj¢ PLLA w obecnosci czystych
czastek HAP i czastek HAP modyfikowanych PDA iPEG oraz efekt zarodkowania HAP

i PDA. Duza warto$¢ AHcc dla PLLA wskazuje na to, ze polimer nie wykrystalizowat

calkowicie podczas skanu chlodzenia i dokrystalizowuje podczas Il ogrzewania. Mniejsze
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wartosci entalpii zimnej krystalizacji dla kompozytow $wiadcza o tym, iz bardziej
krystalizowaty w segmencie chtodzenia. Przed endotermicznym pikiem topnienia obecny jest
egzotermiczny pik wskazujacy na przejscie fazowe PLLA o’-o. Zaréwno PLLA jak
i kompozyty PLLA z niemodyfikowanym i modyfikowanym HAP krystalizowaly podczas

chtodzenia jako mieszanina dwoch faz i o’.

Tabela 15. Wartosci DSC z Il ogrzewania dla kompozytow PLLA z HAP modyfikowanym PDA i PEG.

Nazwa probki Ty Te™ Tee  AHee Tow  AHgw Tm AHp,

[°C]  [°C] [°C] Dfgl [°Cl Dl [°C]  [d]
PLLA 62,6 97,2 108,9 25,7 160,9 6,4 1779 46,4
PLLA/HAP 61,4 84,9 99,1 8,7 160,5 6,1 170,8 42,7
PLLA/HAP/PDA 66,4 856 1064 29 1624 7,2 1794 61,1

PLLA/HAP/PDA/PEG NH. 750 623 855 991 54 1603 91 178,4 60,7
PLLA/HAP/PDA/PEG NH, 5000 62,3 889 1011 90 1601 8,0 178,1 59,9
PLLA/HAP/PDA/PEG SH 800 621 854 1000 6,7 1601 65 1776 448

Temperatura zeszklenia, podobnie jak w skanie chlodzenia, jest najwicksza dla
PLLA/HAP/PDA (64,6 °C), nastepnie obecnosé¢ PEG obniza Tg kompozytow PLLA/HAP/PDA
o 4,1 °C (PEG NH) i4,3 °C (PEG SH). Warto zauwazy¢, ze wartos¢ Tg kompozytow
PLLA/HAP/PDA/PEG jest takze nizsza niz Ty czystego PLLA. Entalpia topnienia (AHm) dla
kompozytoéw PLLA/HAP/PDA ma najwigksza warto$¢, co wskazuje, ze nukleacja HAP i PDA
powoduje wzrost krystalicznosci i moze poprawi¢ wiasciwosci mechaniczne kompozytow.
Temperatury topnienia kompozytow zawierajacych modyfikowany powierzchniowo HAP
z PEG byly rowniez nizsze od Tm PLLA/HAP/PDA (179,4 °C) odpowiednio o 1 °C, 1,3 °C
i 1,8 °C dla PLLA/HAP/PDA/PEGNH.750 15000 oraz PLLA/HAP/PDA/PEGSHB800. Tm
kompozytow z HAP modyfikowanym PEG nie zmienity si¢ znaczaco w stosunku do Tm
czystego PLLA. Obnizone wartosci Tg wraz ze wzrostem krystalicznosci w kompozytach
zawierajagcych HAP modyfikowany PDA i PEG NH2 750/5000 lub PEG SH 800 potwierdzity
znaczacy efekt plastyfikujacy osiggniety przy niskiej zawartosci PEG i sugeruja
kompatybilnos¢ faz.

Jest dostgpnych kilka doniesien literaturowych wskazujacych na efekt heterogenicznego
zarodkowania PDA i wigkszg krystaliczno$¢ kompozytow z udzialem PDA oraz jednoczes$nie
wskazujacych na przerdzne zastosowania PDA. Oprécz wczesniej cytowanej pracy Tawiaha B.

i in. [180], ktorzy otrzymywali folie PLA z nanoczastkami PDA i zwracali uwage na efekt
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nukleacji PDA, Liu R. iin. [181] zaproponowali membrany polietylenu o wysokiej masie
molowej (UHMWPE) z nanoczastkami PDA modyfikowanymi PEG-NH. Pokazali
kompatybilno$¢ faz UHMWPE i PEG-NH2, wigkszg stabilnos¢ termiczng kompozytow,
wiekszg krystaliczno$¢ uktadow zwigkszajaca sie¢ wraz ze wzrostem ilosci PDA oraz doskonatg
hydrofilowo$¢ membran. Sihan iin. [182] zaproponowali powlekanie mikrosfer polistyrenu
(PS) za pomoca PDA w celu poprawy wilasciwosci uniepalniajagcych. Udowodnili, ze PDA
zwicksza Tg PS jak rowniez wlasciwosci mechaniczne i trudnopalne, co przypisuja silnym
interakcjom miedzyfazowym pomiedzy PDA i PS i dobrej zdolnosci PDA do wychwytywania
wolnych rodnikéw. Ciekawe badania zaproponowat Tiwari iin. [165], ktorzy opracowali
elektroprzedzone maty ztozone z PCL, PDA i doksorubicyny w celu utworzenia specjalnej
platformy do terapii nowotworowych. Na podstawie badan termicznych PDA i kompozytéw
PCL/PDA stwierdzili, ze PDA ma posta¢ amorficzng i powstawanie cech transkrystalicznych
zachodzacych na powierzchniach migdzyfazowych widkien PCL i PDA moze poprawié

krystaliczno$¢ polimeru.

Wtasciwosci biologiczne

Tak jak w przypadku czastek HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG badaniom
biologicznym poddano czgstki HAP modyfikowane PDA i PEG, czysta PDA w celu okreslenia
bezpiecznych stezen PDA, a nastgpnie kompozyty PLLA z HAP/PDA/PEG.

Czysta PDA poddano testom cytotoksycznosci z uwagi na doniesienia literaturowe
0 toksyczno$ci wigkszych stezen PDA. Nieto iin. [142] wpracy dotyczacej badan
cytotoksycznosci roznych wymiarow czastek PDA udowodnili, Ze najwyzsze stgzenie
nanoczastek PDA sposrod badanych (0,0074 mg/ml, 0,015 mg/ml, 0,029 mg/ml, 0,042 mg/ml)
powoduje przezywalno$¢ 50-60 % réznych traktowanych linii komoérek nowotworowych.
W zwigzku z tym zauwazono potrzebe wykonania badan w kierunku cytotoksycznosci dla PDA
z wykorzystaniem hodowli komorkowych przeznaczonych do inzynierii tkankowe;j.
Cytokompatybilnos¢ PDA o réznych stezeniach okreslono wobec linii L929 i hFOB, a wyniki
oceniajace zywotnos¢ komorek 1929 i hFOB w tescie MTT przedstawiono na rysunku 55 A-
B. Bezpieczne stezenia PDA powodujace przezywalnos¢ mysich fibroblastow L929 powyzej
70 % wynosza powyzej 0,5 mg/ml. Z kolei, przezywalnos¢ ludzkich osteoblastow hFOB
powyzej 70 % oceniono dla stezen PDA powyzszej 1 mg/ml. W wigkszych stezeniach
w srodowisku medium komoérkowego PDA wykazuje wlasciwosci cytotoksyczne i nalezy ja

wykluczy¢ z dalszych etapow badan biologicznych. Jednak powlekanie czastek HAP dopaming
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o stezeniu 2 mg/ml, ktore jest najbardziej popularne w literaturze do powlekania réznych
powierzchni, jest bezpieczne z uwagi na niecatkowitg ilo§¢ przytaczonej PDA do powierzchni
HAP (16,85 % wag. PDA w probce HAP wedtug analizy TGA). Dopamina, ktora nie ulegta
procesom polimeryzacji in situ i PDA stabo zwigzania z powierzchnig HAP zostata odmyta po

reakcji polimeryzacji.
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Rysunek 55. Ocena przezywalnosci komorek 1929 (4) i hFOB (B) dla PDA W szerokim zakresie stezen.

Cytotoksyczno$¢  napeliaczy  (HAP, HAP/PDA, HAP/PDA/PEGNH: 750,
HAP/PDA/PEGNH 5000 i HAP/PDA/PEGSH 800) okreslono wobec hodowli komoérkowe;j
L929, a aktywno$¢ prozapalng wobec linii monocytarnej THP1-Blue™ tak jak w przypadku
czastek HAP modyfikowanych L-lizyng i PEG (rysunek 56 A-B). Wyniki testu MTT,
wykazaty, ze czastki HAP modyfikowane PDA i HAP modyfikowane PDA i PEG nie sa
cytotoksyczne w pelnym zakresie stezen 0,25-1 mg/ml. Zywotnoéé mysich fibroblastow po 24
godzinnym kontakcie z poszczegdlnymi czastkami jest powyzej 70 % i jest to zgodne z norma
ISO. Wyniki otrzymane w tescie zgodnosci immunologicznej in vitro przy uzyciu komorek
THP1-Blue™ wykazaty, ze badane czastki HAP modyfikowane PDA i PEG maja delikatnie
wlasciwo$ci immunomodulacyjne. Najwyzsza stymulacja ludzkich monocytow charakteryzuja
si¢ czastki HAP z PDA i PEG o mniejszej masie czasteczkowej (750 g/mol i 800 g/mol).
W probkach wykazujacych immunomodulacje wigksza niz kontrola negatywna sprawdzono
czy wynikajg one z zanieczyszczenia LPS. W tym celu wykorzystano polimyksyne w celu
usuni¢cia endotoksyn. NF-kB indukuje uwalnianie cytokin i chemokin, a zatem dziata jako
kluczowy mediator odpowiedzi zapalnych, ktore sa niezb¢dne do kontrolowania i ostatecznie
eliminowania infekcji. Obecnos¢ endotoksyn W preparatach rekombinowanych biatek moze
zaburza¢ wyniki eksperymentow i wyklucza¢ zastosowania in vivo [183]. Polimyksyna to
antybiotyk, ktory wykazuje wysokie powinowactwo do bakteryjnych lipopolisacharydow.
W zwiazku ze stwierdzonym brakiem klasycznego zanieczyszczenia LPS stymulacja
monocytow jest wynikiem badanych materiatow. Produkcja SEAP przez monocyty
w odpowiedzi na HAP, HAP/PDA, HAP/PDA/PEGNH: 750 i HAP/PDA/PEGNH: 5000
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i HAP/PDA/PEGSH 800 wyniosta odpowiednio 0,243 + 0,08, 0,235 + 0,07, 1,106 + 0,121,
0,413 + 0,07, 0,514 + 0,114. Dla poréwnania, stezenic SEAP pozytywnej kontroli czyli LPS
(100 ng/ml), ktora silnie aktywuje monocyty THP1-Blue™ jako bodziec bakteryjny wynosito
2,476 + 0,207.
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Rysunek 56. Zywotnos¢ mysich fibroblastow L929 w kontakcie 24 & z czgstkami HAP, HAP/PDA,
HAP/PDA/PEGNH; 750, HAP/PDA/PEGNH; 5000, HAP/PDA/PEGSH 800 (A). Immunozgodnosé ludzkich
monocytéw THP1-Blue™ w szlaku NF-xB dla czgstek HAP i HAP modyfikowanego PDA i PEG (B). *p<0,05
liczone wzgledem hodowli kontrolnej (100 % zywotnosci), #p<0,05 liczone wzgledem HAP.

W badaniach okreslajacych cytotoksycznos¢ kompozytow PLLA z napelniaczem
w ilosci 10 % wag., wobec linii mysich fibroblastow 1929 i linii ludzkich osteoblastow hFOB
1.19, stwierdzono, ze zywotnos$¢ komoérek docelowych eksponowanych na czystym polimerze
PLLA i kompozytach PLLA z PDA i PEG pozostaje na tym samym poziomie, co nietraktowane
kontrole. Wyniki testu MTT (rysunek 57 A) wykazaty, ze kompozyty PLLA z HAP nie

wykazywaty cytotoksyczno$ci po bezposrednim kontakcie z komorkami. Jak pokazano na
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rysunku 57 A, zywotno$¢ mysich fibroblastéw eksponowanych na PLLA, PLLA/HAP,
PLLA/HAP/PDA, iPLLA/HAP/PDA z PEGNH:750, 5000 iPEGSH 800 wynosita
odpowiednio 109,6% =+ 14,3%, 92,3% =+ 15,1%, 108,2 % + 7,1%, 116,5% + 5,2%, 109,8% =+
8,5% 1i107,2% =+ 3,5% Podobny efekt zaobserwowano, gdy osteoblasty hFOB 1.19 byly
eksponowane na kompozytach z matrycag PLLA. W przypadku osteoblastow zywotno$¢ tych
komorek wynosita doktadnie 90,1% =+ 3,2%, 106,0% + 17,3%, 109,9% + 6,4%, 103,8% =+ 3,1%,
129,8% + 11,2% 192,8% =+ 4,1% odpowiednio dla PLLA, PLLA/HAP, PLLA/HAP/PDA,
i PLLA/HAP/PDA z PEGNH: 750, 5000 i PEGSH 800.

Wyniki uzyskane w tescie zgodnosci immunologicznej in vitro przy uzyciu komorek
THP1-Blue™ (rysunek 57 B) wykazaty, ze kompozyty PLLA z HAP modyfikowanym PDA
I PEG nie aktywowaly monocytow do indukcji czynnika transkrypcyjnego NF-kB. Uzyskane
wartosci stezen SEAP utrzymywaty si¢ na poziomie hodowli niestymulowanych (0,312 + 0,04).
Zatem produkcja SEAP przez monocyty w odpowiedzi na biomateriaty PLLA, PLLA/HAP,
PLLA/HAP/PDA, iPLLA/HAP/PDA z PEGNH: 750, 5000 iPEGSH 800 wyniosta
odpowiednio 0,392 + 0,03, 0,205 + 0,02, 0,194 + 0,03, 0,218 + 0,04, 0,263 + 0,07 i 0,303 +
0,05. Pozytywna kontrola (LPS) wykazata silng aktywacj¢ monocytoéw THP1-Blue™ 2,71 +
0,115.
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Rysunek 57. Zywotnosé komérek 1929 i hFOB 1.19 w 24 h kontakcie z kompozytami PLLA z HAP
i modyfikowanym powierzchniowo HAP z PDA i PEG (A4). Immunozgodnosé¢ ludzkich monocytéw THP1-Blue™
w szlaku NF-«xB w 24 h kontakcie z kompozytami PLLA z HAP i modyfikowanym powierzchniowo HAP z PDA
i PEG (B).
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2.3. Kompozyty z poli(L-laktydu) i bioaktywnego szkla modyfikowanego L-lizyna

Do wytworzenia kompozytéw PLLA/BG i PLLA/BG/LYS zastosowano czyste czgstki
BG o uziarnieniu I, z uwagi na najwigksza ilo$¢ przytaczonej L-lizyny. Nie obserwowano
zmian parametréw termicznych pomiedzy czastkami BG, ZBG i SrBG.

Morfologia kompozytow

Na podstawie obrazoéw z mikroskopu optycznego przy powickszeniu x300 i x1000 dla
kompozytow PLLA/BG i PLLA/BG/LYS w $wietle odbitym i przechodzgcym (rysunek 58)
stwierdzono, ze L-lizyna wyraznie poprawia homogeniczno$¢ kompozytow dzigki
oddzialywaniu pomiedzy nieorganicznymi czastkami napetniacza i organiczng matryca PLLA.
Czastki BG maja nieregularny ksztatt, przez co kompozyty PLLA/BG i PLLA/BG/LYS maja
chropowatg powierzchni¢. L-lizyna poprawia stopien zdyspergowania czastek BG w calej
objetosci PLLA.

Powigkszenie x300, skala 100 um Powiekszenie x1000, skala 50 pm

s B kel |
K W

PLLA/BG

PLLA/BG/LYS
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Rysunek 58. Obrazy mikroskopowe dla kompozytéow PLLA/BG/LYS.

Kqt zwiliania

Wykonano pomiary kata zwilzania woda dla kompozytow PLLA/BG i PLLA/BG/LYS

przy zachowaniu takich samych warunkow pomiarowych jak w przypadku kompozytow PLLA
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z czastkami HAP i wyniki pokazano na rysunku 59. Kat zwilzania dla PLLA jest rowny 81,7 °©
+ 3,7 °, adla kompozytow jest mniejszy o ok 10 ° i wynosi 69,1 ° £ 1,7 °170,7°£23°
odpowiednio dla PLLA/BG i PLLA/BG/LYS. BG jest materiatem wysoce hydrofilowym ze
wzgledu na obecno$¢ grup OH na powierzchni, tak jak HAP i powoduje obnizenie warto$ci
kata zwilzania PLLA. Jednak w przypadku czgstek BG z L-lizyng nie zaobserwowano wptywu
modyfikacji na zwigkszenie hydrofilowosci powierzchni kompozytow PLLA/BG. Jest to
zwigzane z wybranym sposobem funkcjonalizacji L-lizyng za posrednictwem silnie
hydrofobowego APTS. Obecnos¢ APTS na powierzchni BG znaczgco zmienia zwilzalno$é
materiatu. Wedtug Massery i in. [184] BG funkcjonalizowane APTS zwigksza kat zwilzania
ponad dwukrotnie w poréwnaniu do czystego BG. Bioragc pod uwagg brak wyraznej zmiany
kata zwilzania pomi¢dzy PLLA/BG iPLLA/BG/LYS mozna przypuszczaé, ze L-lizyna
promuje zwilzalno$¢ powierzchni PLLA pomimo hydrofobowego APTS, ktorego uzyto jako
tacznika w sprzeganiu czastek BG i L-lizyny.
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Rysunek 59. Kgt zwilzania dla kompozytéw PLLA/BG/LYS.

&

Witasciwosci termiczne

Parametry stabilnosci termicznej kompozytéw PLLA, PLLA/BG i PLLA/BG/LYS
przedstawiono w tabeli 16 i na rysunku 60. Czastki bioaktywnego szkta zwigkszaja stabilnosé¢
termiczng PLLA o0 9,2 °C. T.s% dla PLLA wynosi 330,8 °C, dla PLLA/BG 340,0 °C idla
PLLA/BG/LYS 339,2 °C. Modyfikacja czgstek BG z wykorzystaniem prekursora silanowego

APTS i L-lizyny nie zmienita znaczaco stabilnosci termicznej kompozytéw PLLA/BG.
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Tabela 16. Wartosci z analizy TGA dla kompozytéw PLLA/BG i PLLA/BG/LYS.

Nazwa probki
PLLA
PLLA/BG
PLLA/BG/LYS

T59% [°C]
330,8
340,0
339,2

100

98

96

Masa [%]

92

90

PLLA
PLLA/BG
PLLA/BG/LYS

280

T T
300 320

Temperatura [°C]

340

360

Rysunek 60. Krzywe TGA dla kompozytéw PLLA/BG/LYS.

W celu zbadania wptywu napelniacza w postaci czgstek BG i BG modyfikowanego L-

lizyng na wlasciwosci termiczne PLLA przeprowadzono analize¢ DSC analogicznie jak we

wczesniej opisanych kompozytach. Krzywe DSC ze skanu chtodzenia i Il ogrzewania serii

kompozytéw PLLA z BG i BG/LYS pokazano na rysunku 61.
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Rysunek 61. Termogramy DSC ze skanu chlodzenia (A) i |l ogrzewania (B) dla kompozytéw PLLA/BG

i PLLA/BG/LYS.

Wartosci termiczne kompozytow ze skanu chlodzenia pokazano w tabeli 17. Temperatura

zeszklenia PLLA nie rozni si¢ znaczaco po wprowadzeniu czastek BG zarowno podczas
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krystalizacji ze stopu oraz Il ogrzewania. Zachowanie to potwierdzaja takze Canales i in. [185].
Podczas krystalizacji ze stopu dla PLLA/BG zauwazono przesunigcie temperatury piku
krystalizacji Tc i Tc°"® w kierunku nizszych temperatur oraz zmniejszenie entalpii krystalizacji
PLLA o0 5,7 °C. Czastki BG/LYS delikatnie obnizajg wartosci Tc i AHc PLLA, jednak nie
zaobserwowano istotnego wplywu modyfikacji czastek BG L-lizyng na krystalizacj¢ PLLA.
Czastki BG oraz BG/LYS nie nukleuja krystalizacji ze stopu PLLA tak jak czyste
I modyfikowane L-lizyng lub PDA i PEG czastki HAP.

Tabela 17. Wartosci termiczne DSC ze skanu chlodzenia dla kompozytow PLLA/BG i PLLA/BG/LYS.

Nazwa probki Tconet Te AHc Tg
[°C] [°C] [J/g] [°C]
PLLA 114,0 102,5 11,9 59,7
PLLA/BG 112,1 100,4 6,2 60,1
PLLA/BG/LYS 114,6 101,9 11,6 59,4

W kolejnym skanie ogrzewania (tabela 18) dodatek napelniacza w postaci czastek BG
powoduje zwigkszenie poczatku zimnej krystalizacji PLLA o 0,3 °C, aczastki BG/LYS
zmniejszaja warto$¢ T o0 2,9 °C. Czastki BG i BG/LYS powodujg rowniez efektywne
zmniejszenie entalpii zimnej krystalizacji PLLA 0 4,7 i 11 °C, co oznacza, iz kompozyty te
tatwiej krystalizuja ze stopu i charakteryzuja si¢ wyzszymi warto$ciami stopnia krystalicznosci.
Na krzywych PLLA z BG i BG/LYS obecne sg egzotermiczne piki przy ~160 °C wskazujace
na przejscie fazy o’ do a, natomiast temperatury topnienia kompozytow PLLA/BG
i PLLA/BG/LYS przesuwaja si¢ delikatnie w kierunku wyzszych temperatur w poréwnaniu do

czystej matrycy.

Tabela 18. Wartosci termiczne DSC z Il ogrzewania dla kompozytéow PLLA/BG i PLLA/BG/LYS.

NaZWa pl‘ébkl Tg -rcconset ch AHCC Ta’-q AHQ’_Q Tm AHm
[°C] [°C] [°C] (/] [°C] (/] [°C] [J/g]

PLLA 62.6 97.2 108.9 25.7 160.9 6.4 177.9 46.4
PLLA/BG 62,6 97,5 109,3 21,0 161,1 6,2 178,3 40,7

PLLA/BG/LYS 62,4 94,3 104,5 14,7 160,1 6,8 178,3 39,6

Wtasciwosci biologiczne czgstek BG

We wstepnych badaniach in vitro zbadano cytotoksyczno$¢ wszystkich czastek BG

opisanych w rozdziale IV 1.3. Celem tego badania byto sprawdzenie wptywu cynku i strontu
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wprowadzonych do struktury BG oraz modyfikacji czastek BG L-lizyng na przezywalnos¢
mysich fibroblastow L929 oraz ludzkich osteoblastow hFOB 1.19. Test MTT, dla ktérego
wyniki pokazano na rysunku 62 A i B to test bezposredniego kontaktu pomiedzy komoérkami
I badanym materiatem. Oznaczenia dokonano dla dwoch roznych stezen czagstek BG w medium
hodowlanym 1 i 5 mg/ml. Przezywalno$¢ hFOB1.19 dla niemodyfikowanych czastek BG (BG
I, ZBG Il, SrBG Il) wynosi okoto 70 % i jest nizsza dla stezenia czastek BG 5 mg/ml.
Przezywalno$¢ komorek 1.929 dla niemodyfikowanych czastek BG I, ZBG Il i SrBG I
0 stezeniu 1 mg/ml wynosi odpowiednio 84,9 + 13,9 %, 103,4 + 5,6 % i102,5 £ 8,6 %
w stosunku do kontroli, zatem wedlug normy ISO 10993-5:2009 czastki te nie sa
cytotoksyczne. Z kolei przezywalno$¢ komorek 1929 czastek BG 11, ZBG II i SrBG |l
0 stezeniu 5 mg/ml jest mniejsza i wynosi odpowiednio 17,5+ 1,1 %, 81,9 +8,4 % i 78,2+9,0
%. Czyste czastki BG I wywotuja toksyczno$¢ wobec komorek 1.929. Na podstawie testu MTT
modyfikacja czastek BG L-lizyna za posrednictwem APTS powoduje ostra cytotoksyczno$¢
czastek BG wobec osteoblastow ludzkich. Przezywalno$§¢ hFOB w kontakcie z BG /LY,
ZBG 11/LYS i SrBG II/LYS jest ponizej 50 %. Przezywalno$¢ mysich fibroblastow w 24 h
kontakcie z czastkami BG IVLYS i ZBG I/LY'S jest ponizej 50 %, podczas gdy przezywalno$¢
komorek w kontakcie z SrBG II/LYS o stezeniu 1 mg/ml wynosi 100,1 + 5,4 %. Przypuszcza
si¢, ze ten rodzaj testu jest niepoprawny dla materiatéw sypkich z uwagi na sedymentacje
czastek BG, co prowadzi do przygniatania i zaduszanie komorek 1.929 i hFOB 1.19 poprzez
utrudniony dostep tlenu. Osteoblasty, wysiane na spodzie ptytki hodowlanej wydaja sie by¢
bardziej wrazliwe na trudne warunki hodowlane. W zwiazku z tym, nie przeprowadzono

kolejnych badan zwigzanych z aktywnos$cig prozapalna.
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Rysunek 62. Cytotoksycznosé czystych czgstek BG II, ZBG II i SrBG Il oraz modyfikowanych L-lizyng w tescie
MTT wobec hBOB 1.19 (A) i L929 (B). Cytotoksycznosé czgstek BG II/LYS, ZBG II/LYS | SrBG II/LYSw tescie
LDH wobec hBOF 1.19 (C).

Test dehydrogenazy mleczanowej LDH, ktory jest takze powszechnie stosowany do

oceny biomateriatow, okresla stopien uszkodzenia btony komorkowej komoérek znajdujacych
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si¢ W ekstrakcie hodowlanym. W tym te$cie materialy badane umieszczane sg W insertach,
ktore wktada si¢ do przygotowanych ptytek z wysianymi komorkami i dodaje si¢ do nich
odpowiednig ilo$¢ pozywki. Nastepnie materialy inkubuje si¢ 48 h (37 °C, 95 % wilgotnosci, 5
% CO2). Komoérki nie majg bezposredniego kontaktu z materialem iocenia si¢ stopien
uszkodzenia btony komoérkowej komorek zdyspergowanych w ekstrakcie. Taki test dla czgstek
bioaktywnych szkiet modyfikowanych L-lizyng przeprowadzili w ramach projektu GlassPoPep
(,, Multifunkcyjne materialy kompozytowe o wiasciwosciach przeciwbakteryjnych 1 pro-
regeneracyjnych do rekonstrukcji tkanki kostnej”) naukowcy z Instytutu Biotechnologii
i Medycyny Molekularnej IBMM, a wyniki przedstawiono na rysunku 62 C. Wedlug wynikow
dostepnych na rys. 62 C apoptoza komoérek w kontakcie z ekstraktem BG II/LYS wynosi 5,7 +
1,0 % i jest ponizej bezpiecznego progu 10 %. Czastki ZBG i SrBG modyfikowane L-lizyng
wykazuja wigksza przezywalno$¢ komérek hFOB 1.19 niz sama kontrola. Dlatego wedlug testu
LDH czastki BG modyfikowane L-lizyna nie sg cytotoksyczne. W zwigzku z tym, kompozyty
PLLA z BG i BG modyfikowanym L-lizyng bgda analizowane w kierunku cytozgodnosci
I testow prozapalnych w kolejnych etapach badan. Przypuszcza si¢, ze materialty kompozytowe
PLLA zawierajace 10 % wag. czastek BG Iub BG/LYS uformowane metoda
rozpuszczalnikowg rowniez okaza si¢ bezpieczne do zastosowan W inzynierii tkanki kostne;j.
Schitzlein E. iin. zaproponowali porowate rusztowania PLA/BG do regeneracji ubytkow
kostnych 0 duzym rozmiarze. Pokazali, ze kompozyty sg bezpieczne do zastosowan
biomedycznych. Dodatkowo zauwazyli, ze kontrolowana kinetyka uwalniania wapnia wptywa

na potencjat adhezyjny mezenchymalnych komorek macierzystych i ich proliferacj¢ [186].

2.4. Degradacja in vitro kompozytow polimerowo - ceramicznych

Aby pozna¢ zmiane wlasciwosci fizykochemicznych kompozytéw po wszczepieniu do
organizmu, niezbedne sa badania in vitro. Test degradacji hydrolitycznej in vitro
przeprowadzono w roztworze SBF dla wszystkich folii kompozytowych opisanych w rozdziale
IV 1.1 — 1.3. Caly eksperyment zaplanowano na czas 1.5 roku. Dotychczas zgromadzono
wyniki eksperymentu z pierwszych 25 tygodni. Wartoéci pH roztworéw kompozytow

zmienialy si¢ zgodnie z przewidywaniami i oscylowaty w zakresie 7,5 — 6,9, przy czym
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najnizsze wartosci pH w 25 tygodniu oznaczono dla PLLA. Ubytki mas probek przedstawiono

na rysunku 63.
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Rysunek 63. Ubytek masy podczas degradacji hydrolitycznej w roztworze SBF dla PLLA i kompozytow PLLA z
niemodyfikowanym HAP i HAP modyfikowanym L-lizyng i PEG (A), HAP modyfikowanym PDA i PEG (C) BG
i BG modyfikowanym L-lizyng (C).

Rysunek 63 A przedstawia zmiany masy folii PLLA ikompozytow PLLA z
niemodyfikowanym HAP i HAP modyfikowanym L-lizyng i PEG. Najwigkszg szybkosc¢
degradacji hydrolitycznej dla PLLA oraz PLLA z HAP niemodyfikowanym i modyfikowanym
L-lizyng i PEG zaobserwowano do 5 tygodnia, a nastepnie dla PLLA i PLLA/HAP ubytek
masy nie zmienit si¢ znaczgco. Takg samg tendencje pokazali Yan W. iin. [187]. W ich
badaniach w ciggu pierwszych 4 tygodni tempo degradacji kompozytu HAP/PLLA w SBF bylo
szybsze niz tempo odkladania si¢ apatytu kostnego, po 4 tygodniu (do 6 tyg. wilacznie)
dominowato tempo odkladania si¢ apatytu kostnego. W 25 tygodniu eksperymentu ubytek
masy dla PLLA wyniost 7,0 + 3,6 %, dla PLLA/HAP 8,4 + 1,3 %, dla PLLA/HAP/LYS 4,1 +
1,5 %, dla PLLA/HAP/LYS/PEG600 3,9 + 1,3 % oraz dla PLLA/HAP/LYS/PEG2100 3,8 +
0,2 %. Profile degradacji PLLA i PLLA/HAP sg podobne. Profile degradacji dla kompozytow
PLLA z modyfikowanym HAP L-lizyng i PEG wskazuja na tendencj¢ malejaca ubytku masy,
co przektada si¢ na wzrost masy apatytu. Na rysunku 63 C pokazano profil degradacji
kompozytow PLLA z czastkami BG i BG modyfikowanego L-lizyng. Zaobserwowano
identyczng tendencje jak w przypadku kompozytow z PLLA i HAP/LYS/PEG. W 25 tygodniu
eksperymentu ubytek masy dla PLLA/BG wyniost 8,8 + 1,0 % oraz dla PLLA/BG/LYS 4,3 +
1,4 %. Czastki HAP i1 BG stosuje si¢ jako napetniacze w kompozytach polimerowych gléwnie
z uwagi na wilasciwosci osteokondukcyjne i bioaktywne istotne w zastosowaniach

biomedycznych. W szczegolnosci bioaktywne kompozyty oparte na czgstkach BG
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i biodegradowalnych polimerach, takich jak PLA, sg bardzo obiecujgcymi systemami do
regeneracji kosci ze wzgledu na ich wysoka osteokonduktywnos¢ i biodegradowalno$¢ [83].
Inny profil degradacji w SBF przedstawiaja kompozyty z PLLA iHAP
modyfikowanym PDA (rysunek 63 B). Dla tych kompozytow zaobserwowano wzrost masy
W czasie od samego poczatku eksperymentu. Wskazuje to na proces mineralizacji indukowany
PDA. W 25 tygodniu eksperymentu wzrost masy dla PLLA/HAP/PDA wyniost 8,0 + 1,1 %,
dla PLLA/HAP/PDA/PEG NH: 750 3,8 + 1,4 %, dla PLLA/HAP/PDA/PEG NH2 5000 5,3 +
2,6 %, oraz dla PLLA/HAP/PDA/PEG SH 800 6,6 = 0,2 %. Pomimo, iz probki po pobraniu
byly doktadnie przeptukiwane wodg, po wysuszeniu obserwowano biaty osad. Osadzanie
nowej warstwy apatytu na powierzchni probek blokowato wchtanianie wody. Li G. i in. [179]
wykazali, ze HAP modyfikowany PDA zapobiega niszczeniu powierzchni poli(D,L-laktydu)
w trakcie 12 tygodni degradacji oraz wraz ze wzrostem zawarto$ci PDA w uktadach zmienia
sic morfologia powierzchni zmineralizowanej izauwazalny byt wzrost jonow Ca®* na
powierzchni materiatow okreslany za pomocag techniki SEM i EDS. Gdy zawarto$¢ PDA
wynosita 8 % wag., morfologia zmineralizowanej probki byta zblizona do wyniku mineralizacji

naturalnej kosci.

2.5. Podsumowanie czesci |

Celem badan w czgéci | niniejszej rozprawy doktorskiej byto zaprojektowanie nowych
kompozytoéw  polimerowo-ceramicznych z matryca PLLA i funkcjonalizowanymi
powierzchniowo czastkami HAP lub BG. Na powierzchni¢ HAP wprowadzono poli(glikole
etylenowe) o rdznej masie molowej i innych grupach koncowych za posrednictwem L-lizyny
lub polidopaminy. Powierzchni¢ BG zmodyfikowano L-lizyng przytaczajac ja chemicznie za
posrednictwem APTS. Modyfikacje powierzchni czgstek ceramicznych potwierdzono
jakosciowo za pomocg metody FTIR-ATR iiloSciowo metodg TGA. Nastepnie oceniono
wplyw modyfikacji powierzchni czastek ceramicznych na morfologig, zwilzalnosc,
wlasciwosci termiczne, biologiczne i degradacje kompozytéw na bazie PLLA.

Na podstawie przeprowadzonych badan dowiedziono, ze w wyniku modyfikacji
powierzchni czgstek ceramicznych powstaly wielofunkcyjne napelniacze do matryc
polimerowych, ktoére moga petnié role czynnikow zarodkujacych, plastyfikatorow I ugrupowan
bioaktywnych. Funkcjonalizacja powierzchni czastek HAP oraz BG przebiegla z rézng
wydajnoscia. L-lizyng przytaczono do powierzchni HAP z utworzeniem karboksylanu wapnia,

a nastgpniec do wolnych grup aminowych L-lizyny przylaczono PEG o roéznych masach
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czgsteczkowych z utworzeniem wigzania amidowego [12]. Reakcje wtorne charakteryzowaty
si¢ efektywnos$cig réwna 13,1 %1 15,3 % dla PEG600 i PEG2100.

Z wigksza wydajno$cia zaadsorbowano PDA na powierzchni czastek HAP w procesie
polimeryzacji in situ dopaminy, nast¢pnie przytgczono PEG z grupa koncowg NH2 0 masach
czagsteczkowych 750 i 5000 g/mol oraz PEG z tiolowg grupg koncowa o masie czgsteczkowe;j
800 g/mol. Koncowa efektywnos$¢ przylaczenia PEGNH2 750, 5000 i PEGSH 800 do
powierzchni HAP wynosi 38,34 %, 80,04 % oraz 12,13 %. W celu uzyskania efektywnej
modyfikacji czgstek BG z L-lizyna, ktore byly przedmiotem projektu GlassPoPep, wykonano
dwuetapowa modyfikacj¢ powierzchni czastek BG. Wprowadzono grupy aminowe na
powierzchni¢ BG w reakcji silanizacji APTS i nastepnie efektywnie przytaczono L-lizyng
wykorzystujgc  karbodiimidowy czynnik sprzegajacy EDC i NHS. Wydajno$¢ reakcji
szczepienia L-lizyny do powierzchni czastek BG 1 z zastosowaniem czynnikow sprzegajacych
EDC i NHS wynosi 83,3 %.

Modyfikacja HAP za pomoca PEG zwickszyla dyspersje czastek HAP w matrycy
polimerowej. Zalezno$¢ tg obserwowano zarowno dla HAP modyfikowanego PEG za pomoca
L-lizyny oraz PDA. Zwilzalno$¢ kompozytéw wyraznie zwigkszata si¢ dla kompozytow PLLA
z HAP modyfikowanym L-lizyng i PEG. W przypadku kompozytéw HAP modyfikowanym
PDA nie zaobserwowano roznicy W zwilzalno$ci powierzchni PLLA/HAP. Kat zwilzania dla
kompozytéw PLLA z czastkami BG modyfikowanymi APTS i L-lizyng rowniez byt podobny
co do wartosci do PLLA/BG. Stwierdzono, iz jest to zwigzane z obecnoscig silnie
hydrofobowego APTS.

Modyfikacje powierzchni czastek HAP poprawily stabilno$¢ termiczng PLLA
i kompozytow PLLA/HAP, co ma istotne znaczenie z perspektywy przetwarzania termicznego
kompozytdw W celu uzyskiwania spersonalizowanych konstruktéw kostnych.

Analiza wynikow DSC wykazata, ze HAP modyfikowany PEG aktywnie nukleuje
krystalizacj¢ ze stopu PLLA z wydajnoscig zalezng od rodzaju PEG i wybranego tgcznika (L-
lizyny lub PDA). Stwierdzono, ze w obecnosci HAP modyfikowanego PEG2100, PLLA
krystalizowatl ze stopu w postaci a, natomiast w obecnosci czastek HAP modyfikowanych
PEG600, PLLA krystalizowal jako mieszanina faz o' i o. Wykazano takze wplyw
heterogenicznego efektu zarodkowania PDA na krystalizacj¢ ze stopu PLLA oraz istnienie
silnych interakcji miedzy czasteczkami PDA i PLLA. Ponadto, potwierdzono efekt
plastyfikujacy od PEG na podstawie zmniejszenia wartosci Tg i Tm PLLA. Te wyniki sg istotne

dla zastosowania kompozytéw W medycynie regeneracyjnej jako rusztowan kostnych. Posta¢
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krystaliczna PLLA istotnie wptywa na wlasciwo$ci mechaniczne, a modyfikacja powierzchni
HAP lub BG wykazuje r6zny przebieg degradacji hydrolityczne;j.

Biodegradacja i biokompatybilno$¢ to bardzo wazne cechy dla zastosowan
biomateriatow W inzynierii tkanki kosntnej. W pracy pokazano, iz modyfikacja powierzchni
czgstek ceramicznych zmienia profile degradacji hydrolitycznej w roztworze SBF czystej
matrycy PLLA i kompozytow PLLA z niemodyfikowanym HAP. Immobilizacja L-lizyny,
PDA 1PEG na czastkach ceramicznych wspiera proces mineralizacji kompozytow,
z najwickszg efektywnoscig dla czagstek HAP modyfikowanych PDA.

Z uwagi na potencjalne zastosowanie opisywanych materiatow prace wzbogacono
0 podstawowe, przesiewowe badania in vitro, na podstawie ktorych w dalszych etapach badan
bede rozwijaé potencjat przedstawionych w pracy kompozytow nie tylko pod katem
biologicznym, ale rowniez pod katem formowania kompozytoéw w porowate konstrukty kostne.

Badane kompozyty oparte na PLLA okazaly si¢ nietoksyczne wobec mysich
fibroblastow 1.929 w tescie redukcji MTT i nie zmniejszalty zywotnosci ludzkich osteoblastow
hFOB 1.19. Co wazne, potwierdzono, ze wszystkie badane materialy kompozytowe sg
niepirogenne, poniewaz nie powodowaly znaczacej aktywacji ludzkich komoérek THP1-
Blue™, systemu wykrywania stanu zapalnego za posrednictwem monocytéw/makrofagow.
Biomateriaty funkcjonalizowane L-lizyng i PEG lub PDA iPEG potwierdzily zywotnos¢
ludzkich osteoblastycznych komoérek progenitorowych. Pod wzgledem bezpieczenstwa
biologicznego i cytozgodnosci dodatek L-lizyny, PDA oraz PEG do materialow na bazie HAP
stosowanych do regeneracji kosci jest bardzo korzystny dla poprawy ich wtasciwosci. Istotng
apoptoze mysich fibroblastow i ludzkich osteoblastow zaobserwowano dla czastek BG
modyfikowanych APTS i L-lizyng. Na tym etapie badan uznano, ze wynika to z zastosowanego
testu oznaczenia MTT, ktory okresla kontakt bezposredni pomigdzy komodrkami i badanym
materialem. Sedymentacja czastek BG na komoérkach ograniczyta dostgp tlenu do komorek
w zaproponowanym badaniu. Wedtug testu LDH metoda modyfikacji czastek BG nie wptyneta
na cytotoksyczno$¢ materiatow i uzyskano wysokg przezywalnos¢ ludzkich osteoblastow.
Uznano, iz immobilizacja L-lizyny i polidopaminy na czastkach ceramicznych moze poprawiac
wlasciwosci  osteoindukcyjne kompozytow, abadania pod tym katem zaplanowano

w kolejnych etapach.
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V. WYNIKI I DYSKUSJA — CZESC ||

1. CHARAKTERYSTYKA PAST CPC/PLLA I ANALIZA USIECIOWANYCH RUSZTOWAN
KOSTNYCH CPC/PLLA

W tej czgscei pracy przedstawiono wyniki badan dotyczacych wytwarzania mikrosfer
PLLA o $rednicy ponizej 50 pum, przygotowanie past CPC/PLLA do druku 3D metoda
wytltaczania oraz charakterystyke usieciowanych rusztowan CPC/PLLA, ktéore majg

potencjalne zastosowanie w inzynierii tkanki kostne;j.
1.1. Charakterystyka mikrosfer polimerowych PLLA i PLLA-HAP

Mikrosfery PLLA oraz PLLA/HAP wytworzono metoda emulsyjng z odparowaniem
rozpuszczalnika. Rozmiar mikrosfer kontrolowano trzema istotnymi parametrami: stgzeniem
roztworu polimerowego, stezeniem fazy wodnej (PVA wwodzie) oraz stosunkiem
objetosciowym fazy polimerowej do fazy wodnej. Badane st¢zenia roztworu polimerowego
wynosity poczatkowo 1, 2, 4 wag. %, st¢zenia fazy wodnej 0,5 i 1 wag. % oraz stosunki
obj¢tosciowe fazy polimerowej do fazy wodnej 1:3 oraz 1:5. Zbadano tacznie 12 uktadow.
Ostatecznie, najbardziej powtarzalne wyniki uzyskano dla stgzenia fazy wodnej 1 % i stosunku
objetosciowego fazy polimerowej do fazy wodnej 1:3 [188]. Dla tych dwoch parametrow
dostosowywano rozmiar mikrosfer trzecim parametrem, jakim jest stezenie roztworu
polimerowego. Byly dwa zatozenia dotyczace rozmiaru wytwarzanych mikrosfer: i) rozmiar
mikrosfer z zakresu 20-80 um, ktory jest optymalny do procesu druku 3D metodg SLS [189];
if) rozmiar mikrosfer < 50 um do past CPC/PLLA, ktory jest odpowiedni do wytlaczania ich
przez dysze o standardowo zdefiniowanej geometrii (o 410 um). Mikrosfery PLLA
i PLLA/HAP o wigkszej srednicy wykorzystano do druku 3D dwuwigzkowg metodg spiekania
laserowego w projekcie ,, Laser modification of bioresorbable polymeric materials in thermal
processes of additive manufacturing ”, ktorego efektem sg przedstawione publikacje w dorobku
naukowym autora i nie s3 omawiane w rozprawie doktorskiej. Do wytwarzania rusztowan
CPC/PLLA wramach stazu w Centre for Translational Bone, Joint and Soft Tissue
W Niemczech uzyto mikrosfery PLLA o $rednicy < 50 pm. Rozmiar mikrosfer przy st¢zeniu
roztworu PLLA 1, 2, 4 % wag. badano z uzyciem analizatora wielkos$ci czastek technika suchej
dyfrakcji laserowej, a wyniki przedstawiono na rysunku 64. Wszystkie rozktady proszkow
mozna scharakteryzowa¢ jako symetryczne ijednomodalne. Najszerszy rozktad wielko$ci
czastek zaobserwowano dla PLLA4 (mikrosfery wytwarzane z roztworu PLLA o stezeniu 4 %

wag.). Ostatecznie mikrosfery uzyte do przygotowania past CPC/PLLA miaty $rednice < 50
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um i otrzymywano je dozujac kropla po kropli roztwor PLLA w DCM o stgzeniu 2 % wag.
(PLLA2) do roztworu PVA wwodzie (1 %) za pomoca pompy perystaltycznej, przy
zachowaniu stosunku objgtosciowego tych faz 1:3. Mikrosfery PLLA/HAP2 uzyto w badaniach
degradacji hydrolitycznej w celu poréwnania procesu degradacji z mikrosferami PLLA2
i rusztowaniami CPC/PLLA. Mikrosfery PLLA2 charakteryzuja si¢ nastgpujacym rozktadem
wielkosci: do1 = 15,26 um, dos = 24,17 um, dog = 34,71 um. Rozktad wielko$ci mikrosfer
kompozytowych jest nastepujacy: do,1 = 16,48 um, dos = 28,86 um, doo = 43,33 pm.
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Rysunek 64. Rozktad rozmiaru mikrosfer PLLA i PLLA/HAP.

Rysunek 65. Obrazy SEM mikrosfer PLLA2 (A) i mikrosfer kompozytowych PLLA/HAP2 (B).

Obrazy SEM dla PLLA2 i PLLA/HAP2 przedstawiono na rysunku 65 odpowiednio
aiB. Mikrosfery PLLA charakteryzujg si¢ kulistym ksztalttem o gtadkiej ijednorodnej

powierzchni, co przeklada si¢ na lepsza sypkos¢ iduza gestos¢ upakowania proszku dla
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procesow przetworczych. Mikrosfery kompozytowe majg widoczne wtracenia od ziaren HAP.
W poréwnaniu do PLLA, mikrosfery PLLA/HAP maja zmniejszong sferyczno$¢ i gtadkosé
powierzchni. Co wiecej, widoczne sg pory W niektérych mikrosferach PLLA/HAP2.

1.2. Wlasciwosci reologiczne past CPC/PLLA

Przygotowano uktady CPC/PLLA z zawartoscig mikrosfer PLLA 0, 3, 10, 20 % wag.
(tabela 4, rozdz. 111, 3.2). Pasty CPC mozna przechowywac¢ przez lata, o ile nie jest narazona
na dziatanie wody lub wilgotnej atmosfery [73]. Aby zbada¢ wpltyw PLLA na trwalos¢ past
zmierzono ich profile wytlaczania przez dysz¢ drukarki 3D bezposrednio po przygotowaniu
i po 7 dniach przechowywania (rysunek 66 A). Profil wyttaczania okreslano przez pomiar
wytloczonej masy W ciggu 20 s przez dysze o $rednicy 410 um. Profil wyttaczania czystej pasty
CPC charakteryzuje si¢ liniowym nachyleniem bezposrednio po wyttaczaniu i po 7 dniach
przechowywania, co wskazuje, ze masowe nate¢zenie przeptywu wzrastalo liniowo wraz ze
wzrostem ci$nienia powietrza. Materiaty kompozytowe CPC/PLLA charakteryzuja si¢
mniejsza plynnoscia i zauwazalne jest pogorszenie profilu wyttaczania po 7 dniach ich
przechowywania. Dla kompozytu CPC/PLLA20 nie udato si¢ zmierzy¢ profilu wyttaczania po
7 dniach, pasta miata zbyt duza lepkos¢.

Charakterystyka ptyniecia i lepkos¢ past CPC jest istotna. Podczas procesu druku wazne
jest, aby pasta byta wyttaczana przy mozliwie niskich naprezeniach $cinajacych przez gtowice
drukujaca, bez separacji faz proszek-ciecz podczas procesu druku, co zalezy gtownie od
odpowiednich wtasciwosci reologicznych past CPC [190]. Wiasciwosci reologiczne
materialow opisuja ich zdolno§¢ do reagowania na sity Scinajace. W druku ekstruzyjnym
materialy sg narazone na okresowo zmieniajgce si¢ naprgzenia $cinajace, ktére zaleza od
materiatu igly (dyszy), $rednicy igly oraz od przeptywu masowego. Aby zrozumie¢ zmiany
fizykochemiczne materiatow wiskoelastycznych podczas wytlaczania i po wyttaczaniu, nalezy
doktadnie oceni¢ ich reologi¢. Lepkos¢ tuszow jest najwazniejszym parametrem dla procesow
druku metodg wytlaczania. Material o zbyt niskiej lepkosci musi by¢ stabilizowany
zewngetrznie, aby zachowac ksztalt, podczas gdy materiat o duzej lepkosci nie bedzie ptynat
I mozna zachowac¢ ksztalt naniesionego pasma. Materiaty nadajace si¢ do druku 3D metoda
wytlaczania zmniejszaja swoja lepko$¢ wraz ze wzrostem szybkosci $cinania | nazywane sg

pseudoplastycznymi (rozrzedzane $cinaniem), ktére mozna opsia¢ modelem potegowym [191].
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Rysunek 66. Profile wyttaczania past CPC/PLLA bezposrednio po przygotowaniu i po 7 dniach przechowywania
(4). Wlasciwosci reologiczne past CPC/PLLA: zaleznosé lepkosci od szybkosci Scinania (B), lepkosé przy stalej
szybkosci $cinania 10 s (C).

Aby oceni¢ przydatno$¢ past do kreslenia 3D, zbadano wlasciwosci reologiczne przy
rosnacych szybkosciach $cinania (rysunek 66 B). Wszystkie pasty wykazywaly wiasciwosci
rozrzedzania $cinaniem (pseudoplastyczne), co jest najwazniejszg whasciwoscig materiatow
bazowych do druku 3D opartego na wytlaczaniu. Zgodnie z oczekiwaniami, lepkos$¢ past
CPC/PLLA byta zalezna od stgzenia wagowego PLLA. Wraz ze wzrostem zawartosci PLLA
w uktadach zwigkszala si¢ lepko$¢ przygotowanych past, co potwierdzaja takze wyniki
dotyczace profilu wytlaczania. Zatem ukilad CPC/PLLA20 wykazal najwyzsza lepkos¢,
nastepnie CPC/PLLA10, CPC/PLLA3 i CPC. W celu dalszego poréwnania past CPC/PLLA
oceniono lepkos¢ past przy statej szybkosci $cinania 10 s, co ma zastosowanie do oceny
zachowania materiatu podczas wyttaczania (rysunek 66 C). Lepkos¢ pasty CPC wyniosta 63,1
+ 5,1 Pa's i byta nizsza w porownaniu z CPC/PLLA3 (68,0 = 1,8 Pa‘s), CPC/PLLA10 (78,3 +
4,2 Pa's) i CPC/PLLA20 (167,1 + 13,4 Pa-s).

138



1.3. Obrazowanie rusztowan CPC/PLLA

Lepkos¢ i charakter pseudoplastyczny past CPC/PLLA pozwolity na druk 3D metoda
wytlaczania trojwymiarowych rusztowan W celu zastosowania ich jako materialy
implantacyjne do inzynierii tkanki kostnej. Rusztowania CPC/PLLA wykres$lono z orientacja
90° (warstwa do warstwy) z odstepem miedzy pasmami materialu 1,0 mm. Nastgpnie
rusztowania zostaty usieciowane w atmosferze pary wodnej. Obrazy z przygotowania

rusztowan, rusztowan bezposrednio po usieciowaniu i obrazy ze stereomikroskopu (widok

z gbry i z boku) przedstawiono na rysunku 67 A-D.

A

RN

CPC CPC/PLLA3 CPC/PLLA10 CPC/PLLA20

Rysunek 67. Rusztowania CPC i CPC/PLLA w trakcie wytfaczania i po usieciowaniu (A). Obrazy ze
stereomikroskopu usieciowanych rusztowan CPC/PLLA, widok z boku (B), widok z géry (C), widok z boku
wiekszych probek (D).
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Na rysunku 67 A przedstawiono rusztowania CPC/PLLA w trakcie procesu druku oraz
po usieciowaniu. Zauwazalna jest faza olejowa, ktora wyplyngta na zewnatrz w trakcie
wigzania pasty CPC. Rysunki 67 B-D przedstawiajg obrazy stereomikroskopowe z widokiem
bocznym, z géry oraz z widokiem bocznym duzych probek. Dokladno$¢ odwzorowania ksztattu
rusztowan CPC/PLLAS3, 10 i 20 jest porownywalna. Wytloczone pasma nie r6znig si¢ znaczgco
szeroko$cia W calym obszarze rusztowania. Utworzone makropory sg latwo zauwazalne
I charakteryzuja si¢ prostokatng budowa (widok z gory). Rozmiar poroéw zwigksza si¢ wraz ze
wzrostem stezenia PLLA w uktadach. Jest to zwigzane z wigksza lepkoscig past CPC/PLLA co
potwierdzajg pomiary reologiczne. Sredni rozmiar makroporéw w kompozytach CPC jest
rowny 422 + 46 pum, nastepnie dla kompozytéw odpowiednio CPC/PLLA3, CPC/PLLA10
i CPC/PLLA20 rozmiar makroporow jest rowny 479 + 51 um, 541 + 34 pm i 544 + 20 um.
W kazdym uktadzie CPC/PLLA uzyskano porowato$¢ boczng, a tym samym sie¢ wzajemnie
potaczonych poréow W catym rusztowaniu. Rusztowania z czystej pasty CPC rdoznig si¢ od
uktadow kompozytowych. Szersze pasma CPC wplywaja na mniej prostokatng strukture
makroporow. W duzych probkach CPC (wysokosé ~ 15 mm, 47 warstw, rys. 67 D) obserwuje
si¢ zapadanie wykreslonych dolnych pasm pod wplywem wiasnego ci¢zaru. Powoduje to
obnizenie zatozonej wysokos$ci rusztowania i zmniejszong porowatos¢ w osi XY w dolnych
warstwach. Dodatek 10 % wag. PLLA powoduje wzrost lepkosci pasty CPC i utworzenie
stabilnego rusztowania z otwartg makroporowatoscig we wszystkich trzech kierunkach XYZ.

Za pomoca mikroskopii SEM obrazowano rusztowania CPC i CPC/PLLA w celu
zinterpretowania tekstury powierzchni rusztowan i mikrostruktury w przekroju poprzecznym
(rysunek 68). Rusztowania CPC charakteryzujg si¢ zdecydowanie gladsza powierzchnig niz
CPC/PLLA. Nie zaobserwowano znaczacych mikropeknig¢ w teksturze CPC, gtdéwnie z uwagi
na sposob wigzania CPC. Wedlug Akkineni A.R. iin. [75] rusztowania CPC sieciowane
w atmosferze pary wodnej maja zdecydowanie mniej mikropeknig¢ niz rusztowania CPC
sieciowane poprzez zanurzenie w wodzie. Powierzchnia rusztowan kompozytowych przy
zawartosci 10 120 % wag. PLLA ma charakterystyczne wgl¢bienia wskazujgce na obecno$¢
mikrosfer PLLA w pasmach. Taka pofalowana powierzchnia moze sprzyja¢ osadzaniu sig
komorek. W przekroju poprzecznym pasm zaobserwowano jasne wglebienia i ciemne
wypuktosci. Ciemne miejsca oznaczaja mikrosfery PLLA, z kolei jasne oznaczaja miejsca,
z ktorych mikrosfery wypadly w momencie ztamania probki przed obrazowaniem. Wskazuje
to na stabg adhezje pomiedzy PLLA i CPC. Z uwagi na zbyt matg rozdzielczos¢ aparatu SEM
nie udato si¢ zobrazowac krystalitow HAP przy duzych powickszeniach (<10 000). Mozna
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jednak przypuszczaé, ze wiaczenie PLLA do struktury CPC nie utrudnia tworzenia CHDA,
podobnie jak wiaczenie MBG do struktury CPC w pracy Richtera R.F. i in. [117].

CPC/PLLA10 CPC

CPC/PLLA20

Rysunek 68. Obrazy SEM dla CPC i CPC/PLLA 10 i CPC/PLLA 20.
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1.4. Whasciwosci mechaniczne kompozytéw CPC/PLLA

Wytrzymato$¢ na Sciskanie, zwigzana z zastosowaniami klinicznymi, byta wskazaniem
do pomiaru zdolnosci do przenoszenia obcigzen rusztowania po zwigzaniu. Wihasciwosci
mechaniczne rusztowan zbadano za pomocg testow jednoosiowego $ciskania, przyjmujac jako
kontrole czyste rusztowania CPC o tej samej geometrii. Zalezno$¢ naprezenia od odksztatcenia,
warto$ci modutu Younga, wytrzymatosci na $ciskanie i poczatkowego czasu wigzania
pokazano na rysunku 69. Dla wszystkich rusztowan zaobserwowano obszar liniowo-sprgzystej
deformacji, ktory wyraznie konczyt si¢ peknigciem. Rusztowania CPC i CPC/PLLA20
wykazywaly ponownie rosngce napre¢zenie $ciskajace wraz ze wzrostem odksztatcenia, az do
ponownego zniszczenia rusztowania. Modut Younga i wytrzymato$¢ na $ciskanie analizowano
z pierwszego obszaru liniowego. Wytrzymatos¢ na $ciskanie jest rowna 7,06 + 0,91 MPa, 3,43
+0,77 MPa, 2,42 + 1,04 MPa i 2,47 + 0,23 MPa odpowiednio dla rusztowan CPC, CPC/PLLA3,
CPC/PLLA10 i CPC/PLLA20. Dodatek 3 % wag. mikrosfer PLLA powoduje zmniejszenie
wytrzymato$ci na $ciskanie o 51,4 %. PLLA w ilosci 10 i 20 % wag. powoduje zmniejszenie
wytrzymato$ci na $ciskanie o ok. 65 %. Analizujac wptyw PLLA na modul odksztatcalnosci
liniowej zaobserwowano, ze PLLA w ilosci 10 i 20 % wag. powoduje wzrost wartosci tego
modutlu. Modut Younga wynosi 100,34 + 6,47 MPa, 81,65 + 6,55 MPa, 148,55 + 28,65 MPa
i 142, 35 + 27,86 MPa odpowiednio dla rusztowan CPC, CPC/PLLA3, CPC/PLLAI10
i CPC/PLLA20. Zmiana wtasciwo$ci mechanicznych wskazuje na istotny wpltyw mikrosfer
PLLA i stabg adhezje pomiedzy CPC i mikrosferami PLLA. Wedtug Wu R. i in [192] ktorzy
badali uktady lite CPC/PLGA roéwniez zaobserwowali zmniejszenie wytrzymalosci na
Sciskanie o okoto 50 % po dodaniu PLGA.

Wplyw dodatku PLLA na poczatkowy czas wigzania pasty CPC okreslono wedtug testu
Gilmore’a w atmosferze pary wodnej (wilgotnos¢ > 95 %). Woda penetrujgca strukture pasty
CPC wymywa nos$nik bedacy mieszanka olejowa, co prowadzi do wydtuzonego czasu wigzania
W porownaniu do past opartych wylacznie na proszku CPC iwodzie. Czas wigzania dla
zastosowanej w pracy pasty CPC wynosi 198 + 8 min i nastgpnie 253 = 5 min, 261 + 3 min
i 278 £ 4 min odpowiednio dla uktadow CPC/PLLA3, CPC/PLLA10 i CPC/PLLAZ20. Dodatek
PLLA powoduje wydtuzenie poczatkowego czasu wigzania kompozytéw. Nie okreslono
koncowego czasu wigzania, jednak po 3 dniach inkubacji probek w atmosferze pary wodnej
wszystkie kompozyty byly zwigzane i utwardzone. Wptyw PLLA na poczatkowy czas wigzania
CPC mozna wyjasni¢ przedtuzajacg si¢ hydratacjg wynikajaca ze zwigkszenia si¢ wzglednych

stosunkow ciata statlego do cieczy w uktadzie. Wedlug Wu R. iin. [192] twardnienie CPC
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zwigzane jest z nagromadzeniem krysztatow HAP. Mikrosfery polimerowe zmniejsza kontakt

pomig¢dzy komponentami, co zaburza proces tworzenia si¢ krysztatéw HAP.
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Rysunek 69. Zaleznos¢ naprezenia i odksztatcenia (A), modut Younga (B), wytrzymatosé¢ na Sciskanie
i poczgtkowy czas wigzania kompozytéw CPC, CPC/PLLA (C).

1.5. Uwalnianie jonéw wapnia i fosforu oraz degradacja in vitro kompozytéw CPC/PLLA

Wyzsze stgzenia PLLA w kompozytach CPC/PLLA powinny przyspieszaé czas
catkowitej degradacji rusztowan oraz wptywac na ilos¢ uwalnianych jonow bioaktywnych
wapnia i fosforu. Rusztowania CPC i CPC/PLLA inkubowano w medium komoérkowym
DMEM przez 21 dni z calkowita wymiang supernatantow W dniu 3, 7, 10, 14, 18 i 21. Wykresy
uwalniania jonow wapnia i fosforu pokazano na rysunku 70. Krzywe wskazuja, ze oba jony
byty uwalniane W sposob ciggly, co wskazuje na state uwalnianie jonow z rusztowan. Profile
uwalniania jonéw fosforu dla rusztowan CPC i CPC/PLLA sg podobne. Najwigcej jonow

fosforu zostato uwolnionych z czystych rusztowan CPC, a najmniej z rusztowan zawierajacych
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20 % wag. PLLA. Jest to zgodne z oczekiwaniami poniewaz rusztowania CPC to 100 % wag.
fosforanow wapnia, Ktorych ilo§¢ zmniejsza si¢ wraz ze wzrostem stezenia PLLA. Najwiecej
jonéw fosforu we wszystkich materiatach zostalo uwolnione bezposrednio po zanurzeniu
rusztowan W medium, w3 dniu. Nastepnie ilo$¢ uwolnionych jonéw fosforu maleje,
Z wyjatkiem dla CPC w dniu 18. Profile uwalniania jonéw wapnia dla wszystkich rusztowan sg
zblizone i rowniez wykazuja ciagle uwalnianie jonow przez 21 dni z tendencja rosnaca. Whrew
oczekiwaniom, najwigcej jondw wapnia wydziela si¢ z kompozytow z zawartoscia PLLA.
Moze mie¢ to zwigzek z obecnoscig wolnych przestrzeni na granicy faz CPC iPLLA
i jednoczes$nie z tatwiejszg ingerencja roztworu medium komoérkowego wewnatrz pasm CPC

co W konsekwencji ulatwia uwalnianie jon6w wapnia.
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Rysunek 70. Uwalnianie jonow fosforu (A) i jonéw wapnia (B) z rusztowan CPC zawierajqcych mikrosfery PLLA
(3-20 %) do roztworu DMEM, oznaczane ilosciowo za pomocg ICP-OES. Wyniki przedstawiajq Srednie wartosci
stezen jonow + SD, n = 3.

Glownym celem, ktory cheiatam osiggnaé w tym projekcie, byto zbadanie degradacji
hydrolitycznej mikrosfer PLLA i kompozytowych mikrosfer PLLA/HAP o wielkosci do 50 um
oraz porownanie ich profili degradacji hydrolitycznej do rusztowan sktadajacych si¢ z CPC
z osadzonymi mikrosferami PLLA. Analizowano postawiong hipotez¢ badawcza, czy dodatek
mikrosfer PLLA do CPC pozwoli na szybsza degradacj¢ rusztowan w celu tworzenia nowych
makroporow — dodatkowych powierzchni do adhezji komorek. Z punktu widzenia zastosowan
biomedycznych niezwykle istotna jest szczegétowa analiza degradacji W $rodowisku
symulowanego ptynu ustrojowego (SBF). Stezenia jonow i pH SBF sg takie same jak W 0soczu
ludzkiej krwi, dlatego SBF jest najczesciej stosowanym roztworem do analizy degradacji
biomateriatbw w warunkach statycznych. Oprocz pomiarow uwalniania/pobierania jonow

wapnia i fosforu w czasie, dla rusztowan CPC i CPC/PLLA mierzono rowniez pH i masg trzech
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grup materialdow aby wyciggng¢ wnioski na temat ich bioaktywno$ci (wytrgcania si¢
fosforanow wapnia na powierzchni).

Eksperyment degradacji hydrolitycznej przeprowadzono w roztworze SBF dla czystych
mikrosfer PLLA, mikrosfer PLLA/HAP (10 % wag. HAP) i rusztowan CPC i CPC/PLLA
0 zawartosci 3, 10 120 % wag. PLLA. Analizowano zmian¢ pH roztworow I masy probek
trzech grup materialowych. Eksperyment zaplanowano na 28 tygodni z wymiang roztworéw 1
raz w tygodniu. Wyniki ubytku masy i zmiany pH roztworéw SBF dla odcinkow czasowych 2,
4, 6, 8, 10, 12, 15, 20, 25, 28 [tygodni] przedstawiono na rysunku 71. Mikrosfery PLLA
i PLLA/HAP dodatkowo badano za pomocg DSC w celu analizy wplywu czasu degradacji
mikrosfer na Tq i Tm PLLA.

Ubytek masy CPC i kompozytow CPC/PLLA ma tendencj¢ rosngca do 8 tygodnia,
nastepnie do 28 tygodnia nie zaobserwowano znaczacych zmian (rys. 71 A). W 28 tygodniu
catkowity ubytek masy CPC wyniost 5,4 + 0,8 %, natomiast dla CPC/PLLA3, CPC/PLLA10
i CPC/PLLA20 wynosit odpowiednio 2,9 + 0,6 %, 5,4 + 0,3 % 14,0 £ 0,7 %. Wartosci pH
roztworow pobranych znad CPC i CPC/PLLA 3, 10, 20 pokazuja taka sama tendencje W czasie
niezaleznie od zawartosci mikrosfer PLLA (rys. 71 B). Do 8 tygodnia eksperymentu
zaobserwowano znaczne zmniejszenie wartosci pH z 7,4 do 5,8, a nastgpnie liniowy wzrost
warto$ci pH do ok. 7—7,3 i stabilizacj¢ pH od okoto 20 tygodnia do konca czasu eksperymentu.
Na podstawie warto$ci ubytku masy i wartosci pH mozna stwierdzié, ze do 8 tygodnia nastepuje
degradacja rusztowan co potwierdzaja zaré6wno wzrost ubytkOw masy oraz wyrazne
zmniejszenie wartosci pH. Po tym czasie materiaty indukuja proces mineralizacji na
powierzchni, co potwierdza ich charakter bioaktywny. Wyniki te sugeruja rowniez, ze
biomineralizacja moze wymagac¢ poczatkowego okresu zarodkowania mineralow. Degradacja

rusztowan jest zwigzana z uwolnieniem jonow fosforu i wapnia, co potwierdzaja wyniki ICP.
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zmiana pH (B). Obrazy SEM dla CPC i CPC/PLLA 20 po 28 tygodniach degradacji in vitro (C).

Na rysunku 71 C pokazano obrazy SEM dla CPC i CPC/PLLA 20 po 28 tygodniach
inkubacji w SBF. Zaobserwowano, ze powierzchnie CPC nie ulegaja znaczacym zmianom
w czasie doswiadczenia. Uktady CPC/PLLA20 charakteryzuja si¢ chropowata powierzchnig
Z uwagi na obecno$¢ PLLA w pasmach, tak jak to pokazano na obrazach SEM wykonanych
przed procesem degradacji (rys. 68). Po 28 tygodniach degradacji in vitro obecne sg na
powierzchni tych kompozytéw odkryte mikrosfery PLLA ale tylko w niektorych miejscach
kompozytow. Zdecydowana wigkszo$s¢ mikrosfer PLLA pozostata wewnatrz CPC
nienaruszona. W obu przypadkach zaobserwowano na powierzchni pasm osadzenie si¢
krysztatow apatytu o stosunku Ca/P 1,45 + 0,05. Cho¢ tekstura powierzchni w rusztowaniach
kompozytowych jest chropowata i moze utatwia¢ adhezje komorek kosciotworczych, to nie
osiggnieto zamierzonego efektu zwigzanego z degradacjg PLLA w kompozytach. Aby uzyskaé
makroporowato$¢ wykre§lonych pasm najpierw powierzchnia fosforanow wapnia powinna
ulec resorpcji, tak aby mikrosfery PLLA mogly zaczaé¢ degradowac, aten proces trwa

zdecydowanie dtuzej niz 28 tygodni. W przypadku kompozytow z duzg zawarto$cig PLLA (20
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% wag.) proces ten prawdopodobnie bedzie najszybszy. W literaturze przyjmuje si¢, ze
zwigzane konstrukty CPC sg stabilne i ulegaja bardzo wolnej resorpcji. Ahlfeld T. i in. [193]
w badaniach dotyczacych dwufazowych rusztowan 3D opartych na fosforanie wapnia CPC
i hydrozelu z alginianiu | gumy gellanowej (AlgGG) obcigzonych czynnikiem angiogennym
VEGF wykazali pelng stabilnos¢ in vivo rusztowan kontrolnych CPC bez wyraznych §ladow
degradacji w czasie 12 tygodni. Ponadto pokazali tworzenie nowej kosci w miejscach kontaktu
rusztowan CPC z koscig zywiciela potwierdzajac doskonalg biokompatybilnos¢ i aktywno$é
osteoklastow W bezposrednim kontakcie z materiatem. Habraken W. i in. [194] otrzymywali
uktady CPC z 20 % zawartoscia mikrosfer PLGA (~150 pum) jako cylindryczne materiaty
kompozytowe o wymiarach 4,5 x 9 mm, z zastosowaniem roztworu Na;HPO4 w H,O jako
nosnika ciektego. Wykorzystali PLGA o masie molowej ~ 50 000 g/mol ze stosunkiem laktydu
do glikolidu 54:46. Analizowali degradacje¢ materiatow in vivo po wszczepieniu kompozytow
w kosci czaszki krolikom doswiadczalnym. W takcie eksperymentu obserwowali zmniejszenie
masy czasteczkowej PLGA 1 wytrzymatosci na Sciskanie kompozytéw. Po 12 tygodniach
implantacji zaobserwowali catkowitg degradacj¢ PLGA w masie kompozytu.

W przeciwienstwie do PLGA, PLLA degraduje zdecydowanie dtuzej. Na rysunku 72
A przedstawiono zmiang wartosci pH imasy dla mikrosfer PLLA i PLLA/HAP. Profile
degradacji mikrosfer pokazuja takg sama tendencje niezalezng od obecno$ci HAP. Zmiana pH
dla obu materiatow jest ciggta od 7,4 do 6,9 w 28 tygodniu doswiadczenia. Podczas degradacji
PLLA, czasteczki o dtugim tancuchu sg rozktadane na krétsze tancuchy. Czasteczki o mniejsze;j
masie molowej w produktach degradacji PLLA maja charakter kwasowy, dlatego PLLA
zwykle ulega autokatalizowanej degradacji spowodowanej wytwarzaniem kwasnych
produktow degradacji, co skutkuje wzmozong degradacja [195].

Ubytek masy tych materialow pokazuje tendencj¢ rosngca, ktory w 28 tygodniu wynosi
0,59 + 0,05 % dla PLLA 10,61 £ 0,04 % dla PLLA/HAP. Wyniki te potwierdzaja brak
znaczacego wptywu PLLA na degradacje in vitro kompozytoéw CPC/PLLA w badanym okresie
czasowym. Mikrosfery kompozytowe charakteryzujg si¢ nieco wiekszym ubytkiem masy we
wszystkich odcinkach czasowych eksperymentu, co moze wynika¢ z wyptukiwania si¢ czastek
HAP z mikrosfer PLLA, ktore nastgpnie zostaly odwirowane i usunigte podczas zmiany
roztworu. Inne przypuszczenie zwigzane jest z wzmozonym indukowaniem mineralizacji przez
mikrosfery PLLA, bardziej niz PLLA/HAP, co moze zaktocac stosunek ubytkow mas. Jak
dotad, nie potwierdzono stopnia mineralizacji mikrosfer ilo§ciowo. Otrzymane wyniki ubytku
masy sg niewielkie, oscyluja ponizej 1 % wag. Obrazy SEM na rys. 72 B wraz z analiza EDS
przedstawiaja mikrosfery PLLA i PLLA/HAP po 28 tygodniach degradacji in vitro. Mikrosfery
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PLLA zostaty pokryte losowo apatytem o stosunku Ca/P 1,69 + 0,17. Nie zaobserwowano
istotnej roéznicy W wygladzie mikrosfer PLLA/HAP przed i po degradacji in vitro. Jednak
zastosowany HAP podczas formowania mikrosfer kompozytowych miat stosunek Ca/P 1,67,
natomiast po eksperymencie degradacji w 28 tygodniu warstwy apatytu charakteryzowaty si¢
stosunkiem Ca/P rownym 1,60 + 0,07 (n = 12). Warto$ci te wskazujg, iz HAP dziata jako
nukleant do powstawania krysztatow hydroksyapatytu z niedoborem wapnia 0 mniejszym
stosunku Ca/P [54]. Na podstawie analizy DSC (rys. 72 C) dla mikrosfer PLLA i PLLA/HAP
odnotowano zmniejszenie wartosci Tq | Tm Wraz z czasem degradacji (tabela 19). Wartosci Tg
dla PLLA zmniejszaja si¢ od 62,3 do 60,0 °C, podczas gdy dla PLLA/HAP wartosci Tqg
zmniejszajg si¢ od 62,6 do 60,0 °C. Podobnie, wartosci Tm dla PLLA zmniejszaja si¢ od 177,4
do 171,8 °C oraz dla PLLA/HAP od 177,6 do 169,8 °C. Szybko$¢ degradacji PLLA mozna
kontrolowa¢ réznymi technikami, np. kopolimeryzacja z glikolidem lub plastyfikacja.
Zmniejszenie wartosci Tq wskazuje na efekt plastyfikujacy od wody penetrujacej strukture
PLLA podczas procesu degradacji. Oprocz wyraznego przesuni¢cia temperatury zeszklenia
I pikow temperatury topnienia W kierunku nizszych temperatur dla obu tych materiatow
zaobserwowano zmniejszenie warto$ci temperatury piku zimnej krystalizacji i nastepnie zanik
zimnej krystalizacji po 2 tygodniach eksperymentu dla czystego PLLA, natomiast dla
PLLA/HAP przed 2 tygodniem doswiadczenia. Wyniki te wskazuja na wzrost stopnia
krystaliczno$ci PLLA w trakcie degradacji, ktory jest bezpo$rednio zwigzany ze wzrostem
warto$ci entalpii topnienia fazy krystalicznej. Wzrost stopnia krystalicznosci dowodzi, iz
degradacja semikrystalicznych poliestrow rozpoczyna si¢ w obszarach amorficznych.
Zmniejszenie wartos$ci Tm wskazuje na wigksza ruchliwos¢ makroczasteczek, ktora pozwala na
reorientacj¢ w nizszych temperaturach i wynika z powstawania krotszych tancuchow
polimerowych [195,196]. Dodatkowo, krotsze tancuchy makroczasteczek tatwiej krystalizuja
co rowniez wpltywa na zwigkszenie wartosci entalpii topnienia PLLA w mikrosferach PLLA
i PLLA/HAP. Ponadto, na zwigkszenie wartosci AHm PLLA w trakcie eksperymentu moze
wptywaé wzrost krysztatow apatytu, ktore nukleujg krystalizacje PLLA ze stopu. W celu
analizy zmiany masy molowej PLLA w trakcie degradacji in vitro planowane sg w przysztosci
badania chromatografii zelowej GPC. Na podstawie badan chromatografii zelowej grupa Yang
F. i1in. [195] oszacowata mase¢ molowa PLLA (Resomer L207S, uzyty takze w tym
doswiadczeniu) wynoszacg ~ 195000 g/mol (Mw/Mn 1,74). Przeprowadzili badania degradacji
hydrolitycznej w roztworze PBS dla mikrosfer PLLA zawierajacych czgstki magnezu oraz lek
BSA. Wybrali PLLA 0 wysokiej masie czgsteczkowej W celu wyeliminowania wptywu

degradacji polimeru na szybko$¢ uwalniania leku. Eksperyment trwat 28 dni. Dla czystych
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mikrosfer PLLA odnotowali zmniejszenie wartosci pH z 7,4 do ~7 w warunkach in vitro, bez
zmiany masy czasteczkowej (GPC). Z kolei w warunkach in vivo na zwierzgtach masa
czasteczkowa mikrosfer PLLA zmniejszyta si¢ z 195000 do 149000 g/mol po 30 dniach
implementacji, co wskazuje na przyspieszony mechanizm degradacji mikrosfer PLLA
w warunkach in vivo.
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Rysunek 72. Profile degradaciji in vitro w SBF dla mikrosfer PLLA i PLLA/HAP (A). Obrazy SEM mikrosfer
PLLA i PLLA/HAP po 28 tygodniach degradacji (B). Termogramy DSC dla mikrosfer PLLA i PLLA/HAP po
degradacji in vitro w tygodniu 0, 2, 12, 20 i 28 (C).

Tabela 19. Parametry termiczne DSC z drugiego segmentu ogrzewania mikrosfer PLLA i PLLA/HAP po
degradacji hydrolitycznej w tygodniu 0, 2, 12, 20 i 28.

Nazwa probki Tq[°C] Tm [°C] AHm [J/9]
mikrosfery PLLA 0 62,3 177,4 42,7
mikrosfery PLLA_2 60,9 173,8 53,5
mikrosfery PLLA 12 60,7 1742 53,6
mikrosfery PLLA 20 60,4 173,7 51,1
mikrosfery PLLA 28 60,0 171,8 58,9

mikrosfery PLLA/HAP_0 62,6 177,6 43,1
mikrosfery PLLA/HAP_2 61,4 173,1 48,4
mikrosfery PLLA/HAP_12 60,9 171,6 48,6
mikrosfery PLLA/HAP_20 60,9 171,8 50,9
mikrosfery PLLA/HAP_28 60,2 169,8 50,3

149



1.6. Charakterystyka biologiczna kompozytow CPC/PLLA

Na rusztowania CPC i CPC/PLLA naniesiono mezenchymalne komoérki macierzyste
hTERT-MSC i inkubowano je przez 21 dni. Medium hodowlane zmieniano 2 razy w tygodniu.
Jadra komorkowe i cytoszkielety komorek hTERT-MSC obsadzonych na rusztowaniach CPC
i CPC/PLLA utrwalano DAPI i falloidyna odpowiednio po nastepujacych punktach
czasowych: 1, 3, 7, 14 i21. Adhezj¢ komorek MSC obrazowano z uzyciem mikroskopu
fluorescencyjnego, a obrazy przedstawiono na rysunku 73 A-C. Zaobserwowano znaczny
przyrost komorek migedzy dniem 1 i21 dla wszystkich badanych materiatow z utworzeniem
macierzy komorkowej w makroporach rusztowan w trakcie 21 dni inkubacji (rys. 73 A-B).
Wszystkie rodzaje rusztowan moga realnie wspiera¢ dlugoterminowa proliferacj¢ hTERT-
MSC. Ponadto zauwazono rozrost sieci biatkowych komoérek MSC w kolejnych punktach
czasowych. Pierwszego dnia komorki przyczepity si¢ do wszystkich materiatdéw raczej losowo.
Stwierdzono, ze wdniach 1-14 linia komorkowa hTERT-MSC wykazywata wyraznie
widoczng roznice W zachowaniu komorek pomiedzy materiatem kontrolnym CPC
i materiatami kompozytowymi CPC/PLLA. Materialem najbardziej sprzyjajacym adhezji
i proliferacji hTERT-MSC byt kompozyt CPC/PLLAZ20. Jest to zwigzane z chropowata
powierzchnig zwigzanych pasm rusztowania i duzg zawartoscig mikrosfer PLLA o czysto$ci
medycznej. Na rysunku 73 C pokazano zaadherowane komorki na goérnej powierzchni
rusztowan po 21 dniach inkubacji z uwzglgdnieniem zaréwno samych jader komorkowych
i 0sobno cytoszkieletu. Cate powierzchnie rusztowan otoczyty komoérki z bardzo gesta siecig
cytoszkieletow zardwno na warstwie wierzchniej i dolnej. Swiadczy to o doskonatej migracji

I rozprzestrzenianiu si¢ komorek MSC na zaproponowanych materiatach.
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Jadra komérkowe . cytoszkielet

CPC/PLLA10,

Rysunek 73. Adhezja komérek hTERT-MSC na rusztowaniach CPC i CPC/PLLA w dniach 1, 3, 7, 14 i 21. Skala
50 um (A). Utworzona sie¢ komorkowa MSC w makroporach CPC/PLLA20 po 21 dniach inkubacji. Skala 50 um
(B). Warstwa wierzchnia rusztowarn CPC | CPC/PLLA po 21 dniach inkubacji komérek hTERT-MSC na tych
rusztowaniach z uwzglednieniem samych jgder komorkowych i cytoszkieletu. Skala 100 um (C).

1.7. Podsumowanie czeSci 11

W rusztowaniach dedykowanych inzynierii tkankowej konstrukcje z otwartymi porami
sprzyjaja odpowiedniemu wysiewaniu komorek in vitro lub infiltracji komoérek in vivo
I w konsekwencji moga powodowa¢ wzrost odpowiedniej tkanki inaczyn po implantacji.
Docelowe substytuty tkanki kostnej powinny indukowac¢ proces mineralizacji, ktorg zapewnia

wysoka zawarto§¢ CPC. Generalnie oczekiwana wielko$¢ poréw dla takich rusztowan powinna
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miesci¢ si¢ W przedziale 150-500 um, przy udziale 60-80 % potaczonych ze sobg porow [197].
Jednak CPC nie maja wewngtrzne] makroporowatosci. Przeszczepy kostne wymagaja
makroskopowo potaczonej porowatosci, ktdra gwarantuje unaczynienie potrzebne do
dostarczania sktadnikow odzywczych itlenu do kolonizujacych komorek kostnych [198].
Dlatego zaproponowano rusztowania formowane metodg druku 3D i skladajace si¢
z fosforanéw wapnia | mikrosfer PLLA o czysto$ci medycznej. Za pomoca druku 3D metoda
wytlaczania wytworzono dwufazowe rusztowania o wielkosci porow 422-544 um. Postawiono
hipoteze, ze mikrosfery PLLA beda degradowaly szybciej niz CPC powodujac porowatos¢
pasm. Mikrosfery PLLA otrzymywano metoda emulsyjng z odparowaniem rozpuszczalnika. 90
% mikrosfer PLLA mialo rozmiar ponizej 34,71 um przy zastosowaniu nastepujacych
parametréw wytwarzania: 2 % roztwor PLLA, 1 % roztwor PVA, stosunek fazy olejowej do
wodnej 1:3 (rys. 64). W celu przygotowania dwufazowych rusztowan CPC/PLLA analizowano
charakterystyke ptyniecia i lepko$¢ past do procesu wyttaczania. Stwierdzono, ze zar6wno
pasta CPC oraz pasty CPC/PLLA z zawartoscia 3, 10 i 20 % wag. PLLA wykazuja charakter
pseudoplastyczny. Na podstawie badan reologicznych materiaty do druku 3D zmniejszaty
swoja lepkos¢ wraz ze wzrostem szybko$ci $cinania. Pokazano, ze wzrost zawartosci PLLA
w kompozytach opartych na CPC wptywa na wzrost lepkosci past CPC/PLLA po 7 dniach
przechowywania. Kompozyty CPC z zawarto$cig 20 % wag. PLLA nie nadawaty si¢ do druku
po 7 dniach przechowywania. Dlatego w celu formowania rusztowan do zastosowan
W inzynierii tkanki kostnej istotne jest przygotowywanie past bezposrednio przed drukiem
okreslonych rusztowan. Wykres§lone rusztowania utwardzano 3 dni w atmosferze pary wodnej
w temperaturze 37 °C. Na podstawie obrazow z stereomikroskopu dla utwardzonych rusztowan
udowodniono, iz wraz ze wzrostem ilosci PLLA w kompozytach zwigksza si¢ rozmiar
makroporow W rusztowaniach. W rusztowaniach CPC i CPC/PLLA uzyskano porowato$¢
boczna, a tym samym sie¢ wzajemnie potaczonych porow W catym rusztowaniu. Wzrost ilosci
PLLA w uktadach spowodowal wzrost lepkosci past iformowanie bardziej stabilnych
rusztowan z otwartg makroporowatoscig W catej objetosci kompozytéw. Na podstawie obrazow
SEM stwierdzono obecnos¢ mikrosfer PLLA w przekrojach poprzecznych utwardzonych pasm
oraz zauwazono, iz wzrost zawarto$ci PLLA w kompozytach powoduje wigksza chropowatos¢
powierzchni. W pomiarach jednoosiowego $ciskania obserwowano obszary liniowo-
sprezystych odksztatcen, ktore konczyly si¢ zniszczeniem rusztowania. Wzrost zawarto$ci
PLLA w uktadach CPC/PLLA powodowal obnizenie wytrzymato$ci na $ciskanie rusztowan
I wzrost modutu Younga. Ze wszystkich analizowanych kompozytéw jony wapnia i fosforu

byly uwalniane ciggle w czasie trwania eksperymentu. Najwigcej jonéw fosforu zostato
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uwolnionych z czystych rusztowan CPC, ktore stanowily 100 % wag. fosforanow wapnia.
Oceniono profile degradacji in vitro w roztworze SBF kompozytéw CPC/PLLA, mikrosfer
PLLA i mikrosfer PLLA/HAP. Ubytki mas kompozytéw CPC/PLLA sg wigksze niz czystych
mikrosfer PLLA i potwierdzajg uwalnianic jonow wapnia i fosforu ze struktury CPC. Nie
stwierdzono jednak istotnego wptywu PLLA na degradacje rusztowan CPC/PLLA w badanym
okresie czasowym z uwagi na umieszczenie mikrosfer PLLA wewnatrz pasm CPC.
Stwierdzono, ze w strukturze mikrosfer PLLA i PLLA/HAP, ktore byly narazone na
bezposredni kontakt z roztworem SBF, zachodza zmiany W czasie 28 tygodni do§wiadczenia.
Dla tych materiatow zaobserwowano przesunigcie temperatury zeszklenia i topnienia
w kierunku nizszych temperatur wraz z czasem procesu degradacji oraz wzrost entalpii
topnienia. Wyniki sugeruja, ze degradacja PLLA rozpoczyna si¢ w obszarach amorficznych,
nastgpuje cigcie tancucha polimerowego 1 zauwazalny jest wzrost ruchliwosci krotszych
makroczasteczek. Wszystkie materiaty sa bioaktywne. Oznacza to, ze indukuja proces
mineralizacji, powstawania apatytow. Warto podkresli¢, iz kazdy z tych materiatow wspiera
osadzanie apatytéw o innym stosunku Ca/P. Czyste mikrosfery PLLA indukuja powstawanie
najmniej rozpuszczalnej fazy apatytu o najwyzszym stosunku Ca/P 1,69 + 0,17. HAP
w mikrosferach PLLA/HAP dziata jako nukleant do powstawania krysztatow HAP
z niedoborem wapnia o stosunku Ca/P rownym 1,60 + 0,07, natomiast krysztaty apatytu na
strukturach CPC/PLLA charakteryzowaly si¢ najnizszym stosunkiem Ca/P rownym 1,45 +
0,05. Badania biologiczne z wykorzystaniem linii mezenchymalnych komoérek macierzystych
potwierdzity, ze struktury CPC z PLLA wspieraja proces adhezji i proliferacji komorek
hTERT-MSC. Kompozyt CPC/PLLA 20 najbardziej sprzyjat adhezji i proliferacji komorek
hTERT-MSC, co jest zwigzane z jego chropowatg powierzchnig. Stwierdzono, iz po 21 dniach
inkubacji, komorki sg zdolne do tworzenia gestych struktur w makroporach rusztowan CPC
oraz CPC/PLLA, co wskazuje na przydatno$¢ tych materialow w dziedzinie inzynierii tkanki

kostnej.
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V1. WNIOSKI

Nadrzednym celem niniejszej rozprawy doktorskiej bylo wytwarzanie nowych
kompozytow polimerowo-ceramicznych do regeneracji tkanki kostnej. Zaproponowane
kompozyty sktadaly si¢ z biokompatybilnego i biodegradowalnego poli(L-laktydu) oraz
osteokonduktywnych fosforanow wapnia. W 1 czg$ci pracy przedstawiono nowe sposoby
funkcjonalizacji czastek HAP i BG oraz wptyw funkcjonalizacji czgstek ceramicznych na
wiasciwosci fizykochemiczne i1 biologiczne PLLA. W 1II czg$ci pracy przedstawiono druk 3D
metoda wyttaczania makroporowatych rusztowan sktadajacych si¢ z fosforanow wapnia
I mikrosfer PLLA oraz wptyw mikrosfer PLLA na wlasciwosci fizykochemiczne i biologiczne
cementu CaP. Dla wszystkich kompozytow polimerowo-ceramicznych przedstawiono ich
profile degradacji in vitro. Wnioski dotyczace badan eksperymentalnych z I i II cze$ci pracy sa
nastepujace:

I.  Powierzchni¢ czastek HAP zmodyfikowano L-lizyng w wyniku utworzenia wigzania
jonowego karboksylanu wapnia, a nastepnie przytaczono PEG 0 masie molowej 600
g/mol i 2100 g/mol poprzez wigzanie amidowe wykorzystujac karbodiimidowy czynnik
sprzegajacy. Efektywnos¢ reakeji przytaczenia PEG600 do L-lizyny wynosi 13,1 %,
podczas gdy PEG2100 15,3 %.

ii. Czastki HAP sfunkcjonalizowano powierzchniowo polidopaming w wyniku
polimeryzacji in situ dopaminy i przytagczono PEG z aminowa grupa koncowa o masach
czasteczkowych 750 15000 g/mol oraz PEG z tiolowa grupa koncowa o masie
czasteczkowej 800 g/mol do wolnych grup katecholowych polidopaminy. Im wigksza
masa molowa PEG tym wigksza efektywnos$¢ reakcji przylaczenia PEG do
polidopaminy (dla PEGNH: 5000 wydajnosc¢ reakcji przytaczenia jest rowna 80,0%).

iii.  Wykonano dwuetapowa modyfikacje powierzchni czastek BG poprzez reakcje
silanizacji prekursorem APTS i nastgpnie przylagczono L-lizyne wykorzystujac
karbodiimidowy czynnik sprzegajacy EDC 1 NHS. Ten sposéb modyfikacji
powierzchni czastek ceramicznych jest najskuteczniejszy, a efektywnos¢ reakcji
przytaczenia L-lizyny do BG za posrednictwem APTS wynosi 83,7 % dla czastek BG
o wiekszym uziarnieniu i 80,8 % dla czastek BG 0 mniejszym uziarnieniu.

iv. W wyniku modyfikacji powierzchni czastek ceramicznych powstaty wielofunkcyjne
napetniacze do matryc polimerowych, ktéore moga peli¢ role czynnikow

zarodkujacych, plastyfikujacych i ugrupowan bioaktywnych.
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Modyfikacja powierzchni czastek ceramicznych zwigkszyta ich dyspersje w matrycy
polimerowej. Modyfikacja powierzchni czastek HAP z L-lizyng i PEG wyraznie
poprawita zwilzalno$¢ matrycy PLLA w kompozytach, natomiast modyfikacja czastek
BG z APTS i L-lizyng nie zmienita warto$ci kata zwilzania kompozytow PLLA/BG
Z uwagi na silnie hydrofobowy tacznik APTS. Modyfikacja powierzchni czgstek HAP
z polidopaming i PEG nie zmienita wartosci kata zwilzania kompozytow PLLA/HAP.
Modyfikacje powierzchni czastek HAP z PEG poprawity stabilno$¢ termiczng PLLA
i kompozytow PLLA/HAP, co ma istotne znaczenie z perspektywy przetwarzania
termicznego kompozytow w celu uzyskiwania spersonalizowanych konstruktow
kostnych.

Czastki HAP modyfikowane PEG aktywnie nukleuja krystalizacje ze stopu PLLA
z wydajnoscia zalezng od rodzaju PEG i wybranego tacznika (L-lizyny lub PDA). PEG
obecny na powierzchni czastek HAP wykazuje efekt plastyfikujacy w kompozytach
z matryca PLLA.

Modyfikacja powierzchni czastek ceramicznych zmienia profile degradacji in vitro
czystej matrycy PLLA i kompozytow PLLA z niemodyfikowanym HAP. Immobilizacja
L-lizyny, PDA iPEG na czastkach ceramicznych wspiera proces mineralizacji
kompozytow. Badane kompozyty oparte na PLLA sg cytozgodne wobec mysich
fibroblastow L1929 i ludzkich osteoblastow hFOB 1.19 wtescie redukcji MTT.
Kompozyty te sa niepirogenne, poniewaz nie powodowaly znaczacej aktywacji
ludzkich komérek THP1-Blue™, systemu wykrywania stanu zapalnego.

Wytworzono dwufazowe rusztowania CPC z mikrosferami PLLA za pomocg druku 3D
metodg wyttaczania. Podczas otrzymywania mikrosfer PLLA zaobserwowano, iz
wigksze stezenie roztworu PLLA wplywa na otrzymywanie wigkszych mikrosfer
polimerowych technikg emulsyjng z odparowaniem rozpuszczalnika.

Wozrost zawartosci PLLA w pastach CPC/PLLA powoduje wzrost lepkosci past, co
potwierdza postawiong hipoteze 1 przeklada si¢ na wytlaczanie bardziej stabilnych,
makroporowatych rusztowan uzyskujac zatozona porowato$¢ w calej objetosci
kompozytow.

Zaobserwowano szybsza degradacje CPC w poréwnaniu do PLLA co ma zwigzek ze
statym uwalnianiem jonow fosforu i wapnia. Nie uzyskano porowatych pasm CPC
w wyniku degradacji PLLA w okresie 28 tygodni wedtug zatozonej hipotezy.
Rusztowania CPC/PLLA oraz mikrosfery PLLA i PLLA/HAP indukuja proces
mineralizacji w SBF w trakcie 28 tygodni prowadzenia eksperymentu. Czyste
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mikrosfery PLLA indukujg powstawanie najmniej rozpuszczalnej fazy apatytu
0 najwyzszym stosunku Ca/P, podczas gdy HAP w mikrosferach PLLA/HAP oraz CPC
w kompozytach CPC/PLLA nukleuja powstawanie krysztatow HAP z niedoborem
wapnia.

Kompozyty CPC/PLLA wspierajg adhezje¢ i proliferacje komorek hTERT-MSC z uwagi
na chropowatg powierzchnig. Komorki macierzyste hTERT-MSC po 21 dniach
inkubacji utworzyly geste struktury w makroporach rusztowan, co potwierdza
doskonatg migracj¢ mezenchymalnych komoérek macierzystych na zaproponowanych
materialach.

Powyzsze wnioski wskazujg na przydatnos¢ dwufazowych, polimerowo-ceramicznych

kompozytow do regeneracji tkanki kostnej.
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Szwed-Georgiou, Marcin Wtodarczyk, Biokompozyty polimerowo - ceramiczne o
wlasciwosciach proregeneracyjnych do wypetniania ubytkéw kostnych i regeneracji tkanki

kostnej oraz sposob ich otrzymywania, Zgtoszenie patentowe nr P.442877 z 18.11.2022 r.

Staze krajowe i zagraniczne

1. Staz krajowy w Katedrze Immunologii i Biologii Infekcyjnej, Instytut Mikrobiologii,
Biotechnologii i Immunologii, Wydziat Biologii i Ochrony Srodowiska, Uniwersytet £.odzki,
sierpien 2021. Zakres stazu: wykonywanie badan biologicznych dla kompozytéw: testy
aktywnosci cytotoksycznej MTT i testy prozapalne THP1-Blue™.

2. Staz zagraniczny w ramach stypendium DAAD w Centre for Translational Bone, Joint
and Soft Tissue Research, Faculty of Medicine Carl Gustav Carus, Technische Universitit
Dresden, Drezno, Niemcy, styczen — luty 2022. Zakres stazu: druk 3D kompozytow
CPC/PLLA, badania reologiczne, mechaniczne i biologiczne otrzymanych kompozytow.

3. Staz zagraniczny w ramach projektu Erasmus+ w Centre for Translational Bone, Joint
and Soft Tissue Research, Faculty of Medicine Carl Gustav Carus, Technische Universitit
Dresden, Drezno, Niemcy, listopad — grudzien 2022. Zakres stazu: wysiewanie komorek
mezenchymalnych hTERT na rusztowaniach CPC/PLLA oraz obserwacje komorek pod

mikroskopem konfokalnym.
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Szkolenia/kursy

1. Udziat w certyfikowanym kursie ,,Biofabrication Lecture Week” Prof. Dr. Paula Daltona,
Politechnika Wroctawska, 12-15.03.2018.

2. Udziat w XVIII Ogolnopolskich Warsztatach Naukowych ,,Advances in controlled radical
polymerization” prof. Krzysztofa Matyjaszewskiego, Centrum Badan Molekularnych
i Makromolekularnych PAN w Lodzi, 23.04.2018.

3. Udziat w kursie ,,Thermal analysis — the innovative flash-DSC method and practical
comparison of research techniques on the example of glass transition” organizowanym przez
firme Mettler Toledo w Polskim Osrodku Rozwoju Technologii we Wroctawiu, 2018.

4. Udziat w kursie ,,Reactor systems for chemical synthesis — EasyMax” organizowanym przez

firme¢ Mettler Toledo na Politechnice Wroctawskiej, 2021.

Wykonawstwo w projektach naukowych:

1. Projekt pt. “Laser modification of bioresorbable polymeric materials in thermal processes of
additive manufacturing” pod kierownictwem dr hab. inz. Arkadiusza Antonczaka, prof. Uczelni
w latach 2018 — 2021. Projekt finansowany ze $rodkow Narodowego Centrum Nauki NCN
(UMO-2017/27/B/ST8/01780).

2. Projekt pt. ,,Multifunkcyjne materialy kompozytowe o whasciwosciach przeciwbakteryjnych
i pro-regeneracyjnych do rekonstrukcji tkanki kostnej”, akronim: GlassPoPep, pod
kierownictwem dr hab. inz. Konrada Szustakiewicza oraz dr inz. Malgorzaty Gazinskiej
w latach 2020 — 2023. Projekt finansowany ze s$rodkéw Narodowego Centrum Badan
i Rozwoju NCBIR (Techmatstrateg 2/406384/7/NCBR/2019).

3. Projekt pt. ,,Novel method of polyamide powders reconditioning for re-use in selective laser
sintering process”, akronim: PowderEUse pod kierownictwem dr hab. inz. Tomasza
Kurzynowskiego, prof. Uczelni, w latach 2022 — obecnie. Projekt finansowany ze $rodkow
Narodowego Centrum Badan i Rozwoju NCBIR (M-ERA.NET3/2021/26/PowderEUse/2023).

Aktywne uczestnictwo w konferencjach naukowych:

1. Konferencja naukowa: Modyfikacja polimeréw, 2017, Swieradow Zdr6j, Polska
e Malgorzata Gazinska, Anna Krokos, Jacek Pigtowski, Influence of hydroxyapatite

surface modification on poly(I-lactide) crystallization, Modyfikacja polimerow: stan
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i perspektywy w roku 2017: praca zbiorowa/pod red. Ryszarda Stellera i Danuty
Zuchowskiej. Wroctaw: Wydawnictwo TEMPO, 2017. s. 219-223.

2. Konferencja Inzynierii Biomedycznej, 26 — 27.10.2018r., Poznan, Polska

3. Konferencja Sekcji Materialéw Polimerowych KNoM PAN "Materiaty polimerowe na

bazie surowcow odnawialnych”, 5.11.2018 r., Wydzial Inzynierii Materiatowej Politechniki

Warszawskiej, Warszawa, Polska

Referat ustny "Modyfikacja hydroksyapatytu do zastosowan W inzynierii tkanki

kostnej"

4. Konferencja naukowa: Modyfikacja polimerow, 2019, Karpacz, Polska

Anna Krokos, Malgorzata Gazinska, Mussel-inspired coating of hydroxyapatite,
Modyfikacja polimerow: stan i perspektywy w roku 2019. Wroctaw: Wydawnictwo
TEMPO, 2019. s. 84-87.

Matgorzata Gazinska, Agnieszka Bondyra, Anna Krokos, Agata Sciebura, Barttomiej
Kryszak, Paulina K. Dzienny, Bogusz D. Stepak, Arkadiusz Antonczak, Thermal and
structural properties of polylactide microspheres, Modyfikacja polimerow: stan
I perspektywy w roku 2019. Wroctaw : Wydawnictwo TEMPO, 2019. s. 32-36.

5. Konferencja naukowa: Modyfikacja polimerow, 2021, Szklarska Poreba, Polska

Anna Krokos, Matgorzata Gazinska, Dynamic mechanical analysis of the crosslinked
poly(glycerol adipate), Modyfikacja polimeréw: stan i perspektywy w roku 2021,
Wroctaw: Wydawnictwo TEMPO, 2021. s. 140-143.

Matgorzata Gazinska, Anna Krokos, Bartlomiej Kryszak, Mateusz J. Wieczorek,
Paulina K. Dzienny, Arkadiusz Antonczak, Dynamic thermomechanical and thermal
properties of polylactide manufactured by dual beam laser sintering, Modyfikacja
polimerow: stan i perspektywy w roku 2021, Wroctaw: Wydawnictwo TEMPO, 2021.
s. 73-78.

Matgorzata Gazinska, Konrad Szustakiewicz, Ewelina Ortyl, Anna Krokos, Michat K.
Grzymajto, Magdalena J. Kobielarz, Monika A. Biernat, Lidia Ciotek, Zbigniew

Jaegermann, Poly(glycerol adipate) based composites for tissue reconstruction,
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Modyfikacja polimerow: stan i perspektywy w roku 2021, Wroctaw: Wydawnictwo
TEMPO, 2021. s. 71-72.

Michal K. Grzymajto, Konrad Szustakiewicz, Anna Krokos, Matgorzata Gazinska,
Wtasciwosci sieciowanych chemicznie, spienionych kompozytow na bazie PGA
| bioszkta, Modyfikacja polimerow: stan i perspektywy wroku 2021, Wroctaw:
Wydawnictwo TEMPO, 2021. s. 83-87.

6. Konferencja naukowa: IMPLANTY 2022, Gdansk, Polska

Anna Krokos, Katarzyna M. Chyzy, Lidia Ciotek, Malgorzata Gazinska, Wphyw
modyfikacji bioszkla na zwilzalnos¢é 1 wlasciwosci termiczne kompozytow z poli(L-
laktydu) i poli(L-laktydu-co-glikolidu), IV Ogoélnopolska Konferencja Naukowa
IMPLANTY2022: Inzynieria, medycyna inauka — wpogoni za implantem
doskonatym: ksigzka abstraktow/red. Marta Cecotka, Marcin Wekwejt, Gdansk, 2022.
S. 54-54.

Magdalena J. Kobielarz, Anna Krokos, Katarzyna M. Chyzy, Michat K. Grzymajto,
Konrad Szustakiewicz, Malgorzata Gazinska, Badania degradacji hydrolitycznej
kompozytow polimerowych poliadypinianu glicerolu z bioszktem, IV Ogoblnopolska
Konferencja Naukowa IMPLANTY2022: Inzynieria, medycyna i nauka — w pogoni za
implantem doskonalym: ksigzka abstraktow/red. Marta Cecotka, Marcin Wekwejt,
Gdansk, 2022. s. 52-52.

Matgorzata Gazinska, Anna Krokos, Katarzyna M. Chyzy, Magdalena J. Kobielarz,
Aleksandra Szwed-Georgiou, Marcin Wlodarczyk, Anton Komarov, Karolina
Rudnicka, Termiczne i chemiczne sieciowanie - ksztaftowanie wtasciwosci elastomerow
poli(adypinianu glicerolu), IV Ogolnopolska Konferencja Naukowa IMPLANTY2022:
Inzynieria, medycyna inauka — wpogoni za implantem doskonalym: ksigzka

abstraktow/red. Marta Cecotka, Marcin Wekwejt, Gdansk, 2022. s. 48-48.

7. Konferencja naukowa ,,Bioimplanty ko$ci — innowacyjne rozwiazania dla medycyny

regeneracyjnej”, Warszawa 10.03.2023r.

Referat ustny ,,Funkcjonalizacja czastek bioszkta aminokwasem egzogennym”
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8. Konferencja naukowa: IMPLANTY 2023, Gdansk, Polska

Anna Krokos, Malgorzata Gazinska, ,Wptyw modyfikacji hydroksyapatytu
polidopaming na krystalizacjc PLLA w kompozytach” (streszczenie zaakceptowane
11.04.2023r.)

Wspolautor streszczen konferencyjnych bez aktywnego udzialu:

1. Konferencja naukowa: 11th International Conference on X-Ray Investigastions of

Polymers Structure, 2019, Bielsko-Biata, Polska

Barttomiej Kryszak, Matgorzata Gazinska, Agnieszka Bondyra, Anna Krokos, Agata
Sciebura, Bogusz D. Stepak, Paulina K. Dzienny, Jacek Piglowski, Arkadiusz
Antonczak, Characteristics of polymer biocomposite microspheres for additive
manufacturing, ksigzka abstraktow ed. Monika Basiura-Cembala, Bielsko-Biata, 2019,
S. 55-56, ISBN 978- 83-66249-28-8.

2. Konferencja naukowa: 21st International Symposium on Laser Precision

Microfabrication, 2020, Drezno, Niemcy

Bogusz D. Stepak, Matgorzata Gazinska, Anna Krokos, Aleksander Budnicki, Konrad
Szustakiewicz, Arkadiusz Antonczak, Modification of medical-grade poly(L-lactide)
using femtosecond laser filamentation, 21st International Symposium on Laser
Precision Microfabrication, 23-26 czerwca 2020, Drezno, Niemcy: ksigzka abstraktow,
259,  218-218,  https://Ipm2020.inventum.de/fileadmin/Tagungen/2020/2020-06-
LPM/LPM2020-Digital-Abstract-Booklet.pdf

3. Konferencja naukowa: X111 Sympozjum Techniki Laserowej, STL 2022, Karpacz, Polska

Arkadiusz Antonczak, Malgorzata Gazinska, Piotr Gruber, Barttomiej Kryszak, Anna
Krokos, Michat Olejarczyk, Paulina K. Dzienny, Patrycja Szymczyk-Ziodtkowska,
Dwuwigzkowe laserowe spiekanie polimerow (DBLS), X1l Sympozjum Techniki
Laserowej, STL 2022, 19-22 wrze$nia 2022, Karpacz: ksigzka abstraktow/red. Grzegorz
Sobon, Zbigniew Laszczych, Jarostaw Sotor, 2022. s. 39-309.
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Nagrody:
e Nagroda w programie Secundus Politechniki Wroctawskiej 2023

e Wyréznienie nagroda specjalng Marszatka Wojewodztwa Swietokrzyskiego
w konkursie Student — Wynalazca 2023

e Stypendium projakosciowe — z dotacji podmiotowej na dofinansowanie zadan
projakosciowych w roku akademickim 2022/2023

e Stypendium Rektora Politechniki Wroctawskiej dla doktorantow 2020/2021

e Stypendium projakosciowe — z dotacji podmiotowej na dofinansowanie zadan
projakosciowych w roku akademickim 2017/2018

e Stypendium Rektora Politechniki Wroctawskiej dla doktorantow 2017/2018

Ekspertyzy przemyslowe (wspoélpraca z przemyslem):

1. Michat Barcikowski, Wojciech Blazejewski, Michat Stosiak, Pawet J. Bury, Rafat A.

Cieslicki, Adrianna Filipiak-Kaczmarek, Aneta Niemiec, Marek Lubecki, Krzysztof
Towarnicki, Matgorzata Gazinska, Anna Krokos, Ocena stanu technicznego kompozytowych
rurociggow wody chlodzqcej na bloku nr 5 16 w Elektrowni Opole. Raporty Wydziatu
Mechanicznego Politechniki Wroctawskiej. 2018, Ser. SPR nr 234, 53 s.

2. Matgorzata Gazinska, Anna Krokos, Badania czasu indukcji utleniania OIT za pomocg DSC
dla granulatow firmy PCC Rokita, 2020

3. Malgorzata Gazinska, Anna Krokos, Analiza termograwimetryczna zawartosci sadzy
w kompozytach firmy Pietrucha, 2021

4. Malgorzata Gazinska, Anna Krokos, Analiza termograwimetryczna probek drewna dla
Glownego Instytutu Gornictwa, 2021

5. Anna Krokos, Matgorzata Gazinska, Analiza porownawcza TGA, DSC, FTIR dla detali z
poliamidu 6 i zwulkanizowanej gumy dla firmy GOTEC, 2021

6. Anna Krokos, ,,Badania czasu indukcji utleniania OIT za pomocg DSC dla granulatow
polimerowych firmy S i a Pietrucha Sp. z 0. 0.”, 2023

7. Anna Krokos, , Analiza strukturalna FTIR — ATR folii polimerowych zawierajgcych
domieszki farby dla firmy Oben group”, 2023

8. Anna Krokos, ,, 4naliza termograwimetryczna olejow typu PAG dla firmy PCC Rokita”,
2023
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