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Polimery wykorzystywane do rekonstrukcji kości — ocena wybranych 
podłoży polimerowych w hodowli i n  v i t r o  osteoblastów

P O LYM E R S F O R  B O N E  R E C O N S T R U C T IO N  —  E V A L U A T IO N  O F  C H O ­
SE N  P O L IM E R IC  SU BSTR ATES IN  O S T E O B L A S T S  IN VITRO C U L T U R E  
S u m m a ry  —  In a literature review  the theoretical fu n dam en tals and achieve­
m ents in osseou s im p lan ts ' investigations h ave been presented. Especially  
p olym eric m aterials u sed  in im plants w ere discussed as w ell as the criteria of 
the proper p olym ers choice. These criteria cover the structure o f a polym er, 
porosity , m ech an ica l and  surface properties and b iod egra d ation  process  
course. M odification  o f osseous im plant surface w ith proteins has been  also  
discu ssed. The part concerning the o w n  research contains the results o f evalu ­

ation o f bon e cells' (osteoblasts) adhesion  to various types o f biom aterials, 
used as porou s osseou s im plants. A  n ew  w a y  o f evaluation, presented in 
Schem e A , w as u sed. C ontact angle values (CA, Fig. 1) o f the surfaces obtained  
w ere m easu red . A lso  viability o f cells after o n e-w eek  incubation w as investi­
gated basing on the m easurem ents o f activity o f en zy m es o f succinate d e h y ­
drogen ase (X TT Test, Fig. 2) or alkaline phosphatase (A L P  Test, Fig. 3). 11 
series o f m easu rem ents differing in the substrate type w ere done. T h e best 
results have been obtained for the surfaces w ith dextran as w ell as w ith the 
system s: dextran +  po!y(acrylic acid) (P A A ), dextran +  C a (N 0 3 ) 2  or dextran +  
P A A  +  Ca(NC>3 )2 . W e  did  not find an u n am b ig u ou s correlation betw een  b io ­
logical tests results and h yd rop h ylic or h ydroph ob ic character o f polym eric  
substrate.
K e y  w o rd s : osseous im plants, m eth od  o f estim ation o f b io p o ly m ers ' u sefu l­
ness for bone cells deposition , X T T Test, A L P  Test, h ydroph ob ic or h y d ro ­
ph ylic character o f polym eric substrate.

K o n ie c z n o ść  rek o n stru k cji tkanek  u sz k o d z o n y c h  
w  w y n ik u  u razu , w a d  w ro d zo n ych  lub innych p atolo ­
gii, b ą d ź  też usuniętych  na drod ze resekcji g u z ó w  n o w o ­
tw orow ych  jest w ciąż aktualnym  zagadn ien iem  w  lecze­
niu cz łow iek a . P ostęp w  zakresie za ró w n o  inżynierii 
m ateriałow ej, jak i nauk biologiczn ych  spraw ia, że jako 
m ateria ły  im plan tacyjne o ferow an e są coraz to n ow e  
zw ią zk i. T w orzyw a  sztu czn e stanow ią alternatyw ę dla  
p r z e sz c z e p ó w  a llo g e n iczn y c h  p r z y g o to w y w a n y c h  w  
bankach tkanek, a także p rze szc zep ó w  autogenicznych, 
tj. im plantacji w łasnej tkanki pacjenta pobranej z  innego  
m iejsca. M ateriał ten m u si być d obrze tolerow any przez  
tkanki biorcy.

W  p rzy p a d k u  rekonstrukcji kości, w  opisie kontaktu  
tkanki biorcy z  im plan tem , m ó w i się o zjaw isku osteoin-
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dukcyjności (osteoinduction), jeśli d o ch o d zi d o  różn ico­
w ania kom órek i pow staw an ia  p reosteoblastów  z  k o m ó ­
rek p o c zą tk o w o  n iezró żn ic o w a n y ch . H isto lo g ic zn y m  
d o w o d e m  na osteoin dukcyjn ość d a n e go  składnika jest 
pow stanie tkanki kostnej w  innej tkance (na p rzykład  
podskórn ej) p o  w szczep ien iu  d o  niej tego składnika. 
W y tw arzan ie  tkanki kostnej na p ow ierzch n i im plantu  
w  bezp ośred n im  kontakcie z  w szc ze p e m  n azy w a  się na­
tom iast osteokondukcyjnością  (osteoconductivity). Jeżeli 
w  w y n ik u  osteoin du kcyjn ości i osteok on d u k tyw n ości  
pow staje trw ale połączen ie tkanki i im plan tu , w y trzy ­
m ałe  w  d łu g im  okresie czasu , m ó w im y  o osteointegracji 
(iosteointegration) [1]. W a żn ą  rolę w  w y m ien io n ych  proce­
sach pełni w arstw a p ow ierzch n iow a im plan tu .

W  rekonstrukcji tkanki kostnej w y k o rzy stu je  się w ie ­
le rod za jów  m ateriałów , m .in . m etale, m ateriały  cera­
m iczn e, polim ery, a także k o m p o zy ty . O g ro m n e m o ż li­
w ości stw arza u życie  polim erów , które są często stoso ­
w an e w  chirurgii rekonstrukcyjnej tkanek i n arząd ów  
[2— 4]. P olim ery u ży w a n e  jako w y p ełn ien ie  u b y tk ó w  
kostnych (zw an e dalej w  celu u proszczen ia  im plantam i
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kostn ym i) m u szą  b y ć d ob rze tolerow ane p rzez tkankę  
biorcy (b io zg o d n o ść). W y m ó g  ten d o tyczy  zaró w n o  m a ­
teriału w  stanie w y jśc io w y m , jak i p ro d u k tó w  jego d e ­
gradacji.

P olim ery resorb ow aln e są zw ła szcza  korzystne jako  
zesp olen ia  k ostne, które w  od różn ien iu  od  m eta low ych  
e lem en tó w  tego  typ u  nie m u sz ą  być u su w a n e  na dro ­
d ze  reoperacji p o  u zy sk a n iu  p ra w id ło w e g o  zrostu  kost­
n e g o . P o lim e ry  tak ie  m o g ą  b y ć  r ó w n ie ż  s to so w a n e  
w  konstrukcji w sz c z e p ó w  m e to d a m i inżyn ierii tkanko­
w ej. W  tej tech n ice  p o lim e r  stan o w i tró jw y m ia ro w e  
ru szto w a n ie  (scaffold) ż y w y c h , h o d o w a n y c h  in vitro k o ­
m órek  pacjen ta, których za d a n iem  p o  im plantacji do  
tk a n ek  b io rc y  jest o d tw a rz a n ie  in situ p ra w id ło w e j  
tkanki kostnej.

Id ealn y polim er, oprócz w aru n ku  b iozg od n o ści, p o ­
w in ien  ch arakteryzow ać się tu w ytrzym ałością  m ech a­

niczną pozw alającą  na zastąpienie m echanicznej funkcji 
kości, być o d p o rn y  na sterylizację radiacyjną oraz w  sto­
su n k o w o  ła tw y  sp o só b  p o d d a w a ć  się k szta łtow an iu , 
najlepiej z  m o żliw o ścią  ostatecznej m odyfikacji kształtu  
w  sali operacyjnej, b ezp ośred n io  przed  im plantacją, tak 
aby m ó g ł być d o sto so w a n y  d o  in d y w id u aln ych  potrzeb  
biorcy. K ry tyczn y m  w y m o g ie m  w  stosu n ku  d o  p o lim e­
rów  jest biotolerancja ze  strony zaró w n o  tkanek po  im ­
plantacji, jak i kom órek  h od o w a n ych  in vitro w  b e zp o ­
średn im  kontakcie z m ateriałem . P raw id łow e rozp ła sz­
czanie się k om órek  w  h o d o w li, ich proliferacja i ew en tu ­
alne różn icow an ie  oraz dojrzew an ie, a także zd oln ość  
d o  produkcji m acierzy  p o zak om órk ow ej in vitro zależą  
g łó w n ie  od  b u d o w y  chem icznej oraz topografii w arstw y  
w ierzchniej im plan tu . Stąd w yn ik a  potrzeba m o d y fik a ­
cji w a rstw y  p ow ierzch n iow ej p o lim eró w  d o  w szc ze p ó w  
kostnych. W  n in iejszym  artykule szczególn ą u w a gę  p o ­
św ięciliśm y tem u  w łaśn ie zagad n ien iu ; stan ow i on  krót­
ki p rze g lą d  w ła śc iw o śc i p o lim e ró w  stoso w a n y ch  d o  
śródkostnej im plantacji oraz o m ó w ien ie  w y n ik ó w  prac 
w łasn ych  w  tym  zakresie.

POLIMEROWE IM PLANTY KOSTNE

T y p y  m a te ria łó w  p o lim e ro w y c h

W iele  p o lim e ró w  różniących się ciężarem  cząsteczko­
w y m , s to p n ie m  p o lid y sp e r sy jn o śc i, tem p eratu rą  ze ­
szklenia i b u d o w ą  łańcucha g łó w n e g o , poch od zen ia  na­
turalnego lub sy n tetyczn ego , w yk orzystu je  się jako b io ­
m ateriały [2— 5]. M o żn a  je p o d zie lić  nie tylko ze  w z g lę ­
d u  na ich b u d o w ę  ch em iczn ą, ale także w e d łu g  rodzaju  
tkanki, którą m ają zastąpić.

W  p rzy p a d k u  im p lan tó w  kostnych stosuje się g łó w ­
nie p o lim ery  ulegające stopniow ej erozji (p o czą w szy  od  
w arstw  zew n ętrzn y ch ), a nie ulegające degradacji che­
m icznej w  całej m asie  [6 ], co m o że  sp o w o d o w a ć  naglą  
utratę w łaściw ości m ech an icznych . Stopniow a erozja —  
w arstw a p o  w arstw ie  —  u m o żliw ia  kształtow an ie się 
w łaściw ej tkanki kostnej etapam i.

S zczeg ó ło w y  opis w łaściw ości p o lim e ró w  na im p lan ­
ty kostne m o żn a  zn aleźć w  licznych pracach p rzeglą d o ­
w y ch  [3, 4 ,7 ,  8 ]. W  tej pracy p rze d sta w im y  p o d staw ow ą  
charakterystykę, zw ła szcza  tych m ateriałów , które zo s ­
tały d o p u szczo n e  d o  stosow an ia  p rzez  F D A  (Food and 
Drug Administration) lub  o w y jątk o w y ch  cechach. P od ­

staw ow e w łaściw ości i n a zw y  h a n d lo w e p ro d u k tó w  d o ­
p u szczo n ych  d o  stosow an ia  w  ram ach procedu ry 510(k) 
(produkt jest p o d o b n y  d o  w y ro b u  znajdującego się na 
rynku i jego d o p u szczen ie  m o że  nie w y m a g a ć  badań  
klinicznych) oraz procedury P M A  (Premarket Approval), 
która w y m a g a  badań  klinicznych, znajdują się w  pu bli­
kacjach [3, 5, 7, 8 ].

P od staw ow ą g ru p ę p o lim e ró w  stosow an ych  na im ­
planty kostne stan ow ią  alifatyczne poliestry, m ianow icie  
polig likolid  [P G A  —  w zó r  (I)], p o li(D -la k tyd ) (P D L A )  
i poli(L -laktyd) [P L L A  —  w zó r  (II)], poli-e-kaprolakton  
[PCL —  w zó r  (III)], p o lid iok san on  [PDS —  w zó r  (IV)],
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k op olim ery  p o li-D ,L -lak ty d  (D L P L A ), p o li(D ,L -la k tyd - 
-c o -p o li -L -la k ty d )  (L D L P L A ) , k o p o lim e r  p o lig lik o -  
l i d /w ę g l a n  tr im e ty le n o w y  ( P G A /T M C ) ,  k o p o lim e r  
L -la k ty d /g lik o lid  [LP LG  —  w z ó r  (V )] lu b  p o li(k w as  
P -h yd rok syb u tan ow y) (PH B).

H o m o p o lim ery c zn y  P G A  o trzy m y w a n y  z glikolidu  
(cykliczn ego diestru k w asu  h yd ro k sy o cto w eg o ) w y k a ­
zuje stosu n k o w o  d u żą  zaw artość fazy  krystalicznej (ok. 
50 %  m as.) oraz w y so k ą  tem peraturę zeszklen ia  i topnie­
nia , co p o w o d u je  p o w sta w a n ie  sz ty w n y c h  w y r o b ó w  
ulegających biodegradacji w  ciągu kilku m iesięcy. K o p o ­
lim ery g likolidu  charakteryzują się szyb szą  b iod egrad a­
cją, m niejszą zaw artością fazy  krystalicznej i n iższy m i  
w artościam i tem peratury p rzem ian  niż P G A .

W śr ó d  optyczn ie czyn n ych  postaci D  i L oraz postaci 
racem iczn ej D ,L  lak ty d u  (c y k liczn eg o  diestru  k w a su  
m le k o w e g o ) n ajw ięk sze  zn a czen ie  d o  za sto so w a ń  na 
im plan ty  m a izom er L. P L L A  charakteryzują się m ałą  
zaw artością fazy  krystalicznej (ok. 37  % ) , stosu n k o w o  
w y so k ą  tem peraturą zeszklen ia (65 °C ) i d łu g im  czasem  
degradacji w y n o szą cy m  n aw et 5 — 6  lat [8 , 91. D zięk i tej 
ostatniej w łaściw ości P L L A , k o p olim ery  L -lak tyd u  nie 
p o w o d u ją  lokaln ego zn a czn ego  zm n iejszen ia  wartości
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pH w miejscu stosowania implantu (prowadzącego do 
kwasicy i obumierania komórek) oraz pojawienia się 
efektu autokatalitycznego przyspieszającego reakcję 
biodegradacji. Obok kopolimerów L-laktydu, duże zna­
czenie praktyczne mają kopolimery zawierające mery 
TMC 17, 8].

Osobną grupę kostnych implantów polimerowych 
stanowią polimery pochodzenia naturalnego (np. kola­
gen), często stosowane w  postaci kompozytów z napeł- 
niaczem mineralnym [10]. Sieciowanie za pomocą alde­
hydu glutarowego pozwala na regulowanie właściwości 
mechanicznych i szybkości resorpq'i, a jednocześnie nie 
powoduje toksyczności. Otrzymane implanty mają do­
bre właściwości osteokondukcyjne.

Wśród naturalnych polimerów na implanty kostne 
należy wyróżnić hydrożele dekstranowe [11— 13]. Natu­
ralny dekstran otrzymywany w wyniku fermentacji sa­
charozy w obecności bakterii Leuconostoc, Streptococcus, 
Acetobacter lub innych [14] jest zbudowany z łańcucha 
głównego poli-a-D-(l,6) glukozy i krótkich odgałęzień 
a-D-(l,3) glukozy [wzór (VI)]. Duży ciężar cząsteczko­
wy dekstranu wynoszący 10—30 milionów [15], dobra

II ón 

(VI)

rozpuszczalność w  wodzie, nietoksyczność i biozgod- 
ność, obecność wielu grup hydroksylowych umożliwia­
jących liczne modyfikacje chemiczne i fizycznych (np. 
żelowanie za pomocą tworzenia stereokompleksów ze 
związanych łańcuchów PLLA i PDLA [12]), oraz możli­
wość regulowania szybkości biodegradacji i dokładna 
znajom ość enzym ów hydrolizujących dekstran [16] 
sprawiają, że modyfikowany dekstran staje się bardzo 
obiecującym materiałem do stosowania na implanty 
kostne.

W pływ rodzaju polimeru na biodegradację 
implantów

Zaletą implantów z alifatycznych poliestrów jest fakt, 
że produkty hydrolizy włączają się zwykle w  naturalne 
cykle metabolizmu kwasów trójkarboksylowych i są 
usuwane z organizmu [8]. Kłopoty wywołane zmniej­
szeniem wartości pH można ograniczyć dodatkiem soli 
alkalicznych (np. magnezu). W pływ na wynik rekon­

strukcji wywierają również sposób i warunki przepro­
wadzenia zabiegu chirurgicznego. Według obserwacji 
Bostmana [9] ten sam rodzaj implantu PLLA wywoły­
wał komplikacje odpowiednio u 0,2 % i 47 % pacjentów 
w zależności od miejsca wykonania zabiegu.

Stosowanie kopolimerów, np. PLLA/PCL umożliwia 
lepsze dostosowanie właściwości implantów i szybkości 
ich biodegradacji niż w  przypadku użycia homopolime- 
rów. Amorficzny PCL, migrując do warstwy wierzchniej 
kopolimeru, szybciej ulega biodegradacji niż krystalicz­
ny PLLA pozostający wewnątrz implantu [17].

Interesującą alternatywą dla poliestrów alifatycz­
nych są polidioksanon (PDS), poliaminokwasy i pseudo- 
poliaminokwasy (poliaminokwasy, w  których wiązania 
peptydowe zostały zastąpione wiązaniami estrowymi 
lub uretanowymi bądź też węglanowymi), polibezwod- 
niki, poliortoestry oraz poliuretany, a zwłaszcza poliure­
tany na podstawie oligowęglanodioli [7, 18—20]. PDS 
znalazł wiele zastosowań w  medycynie ze względu na 
degradację in vivo do nietoksycznych monomerów [7].

Szereg potencjalnych zastosowań jako biomateriały 
mają także poliaminokwasy. Obecność grup funkcyj­
nych w łańcuchu bocznym umożliwia bowiem wprowa­
dzanie krótkich odcinków peptydów, leków, środków 
sieciujących lub grup modyfikujących właściwości fi­
zyczne i mechaniczne polimerów. Poliaminokwasy, 
często wykorzystywane jako biomateriały, ulegają bio­
degradacji na drodze hydrolizy enzymatycznej wiąza­
nia amidowego. Podczas degradacji tych związków 
uwalniają się nietoksyczne, naturalnie występujące 
w organizmie aminokwasy. Utrudnia to odtwarzanie i 
kontrolowanie procesu degradacji in vivo ze względu na 
różny poziom aktywności enzymatycznej — inny u każ­
dej osoby. Pewne ograniczenie stanowi też fakt, że poli­
mery zawierające trzy lub więcej aminokwasów są roz­
poznawane jako antygeny. Rozwiązanie tego problemu 
polega na zastosowaniu pseudopoliaminokwasów [7, 
18—20], bowiem obecność w łańcuchu polimeru wiązań 
amidowych, węglanowych bądź estrowych pozwala na 
szeroki zakres regulowania szybkości biodegradacji; 
jednocześnie, w  przypadku wiązań węglanowych, pro­
dukty hydrolizy zawierają tylko grupy hydroksylowe, 
co nie powoduje lokalnego zmniejszenia wartości pH.

Liczne zastosowania, m.in. w systemie kontrolowa­
nego dostarczania leków, znajdują polibezwodniki i po­
liortoestry. Ich degradacja następuje w  wyniku erozji po­
wierzchniowej. W przypadku polibezwodników, w  za­
leżności od stopnia hydrofobowości danego monomeru, 
można sterować czasem degradacji (od kilku dni do 
roku).

Porowatość

Polimerowe implanty kostne powinny mieć pory ot­
warte, połączone w  trójwymiarową sieć ułatwiającą za­
siedlenie komórkami osteogenicznymi, a następnie sta­
nowiącą podłoże macierzy pozakomórkowej. Średnie
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wymiary porów powinny wynosić >100 pm, korzystnie 
150— 300 pm, a nawet 500—700 pm [2]. Zwykle porowa­
tą strukturę implantu uzyskuje się w wyniku wyekstra­
howania soli o odpowiedniej granulacji, ale stosuje się 
również porofory typu kwasów karboksylowych, a tak­
że spienienie gazem, w  fazie stopionej lub mikrofalowe 
[21]. Porowata struktura implantu przed umiejscowie­
niem w tkance kostnej może być wstępnie modyfikowa­
na dodatkiem żywych komórek. W przypadku hydroże- 
li żywe komórki mogą znajdować się w  rozproszonej 
fazie wodnej, a fotosieciowanie hydrożelu przeprowa­
dza się tak, aby nie uszkodzić żywych komórek [11].

Właściwości mechaniczne

Implanty metalowe oraz implanty z UHMWPE (Ul­
tra High Molecular Weight Polyethylene) charakteryzują się 
właściwościami mechanicznymi (moduł Younga, wy­
trzymałość na ściskanie) przewyższającymi właściwości 
tkanki kostnej. Tkanka kostna wokół takiego („mecha­
nicznie mocnego") implantu przestaje pracować, ulega 
rozluźnieniu i osłabieniu, co może prowadzić do poważ­
nych komplikacji. W przypadku polimerowych implan­
tów kostnych skład i stopień usieciowania jest tak dobie­
rany, aby ich właściwości mechaniczne były jak najbar­
dziej zbliżone do właściwości naturalnej tkanki kostnej 
[10, 21—23]. W roli czynnika wzmacniającego implanty 
stosuje się napełniacz, np. hydroksyapatyt, lub [5-trójfos- 
foran wapniowy w ilości do 30 % mas. Listę napełniaczy 
stosowanych do uzupełnienia ubytków kostnych zaap­
robowanych przez FDA zawiera [5].

W łaściwości mechaniczne polimeru determinują 
sposób otrzymywania kształtek na implanty kostne. 
Najczęściej wykorzystuje się do tego metodę wtryskiwa­
nia, zapewniającą uzyskiwanie powtarzalnych elemen­
tów o ściśle zadanych wymiarach i właściwościach me­
chanicznych [22, 23]. Niemniej istnieje potrzeba formo­
wania wypełnienia in situ zgodnie z indywidualnymi 
potrzebami pacjenta.

Właściwości powierzchniowe

Kluczową rolę w  adhezji oraz we wzroście i różnico­
waniu się osteoblastów odgrywa stan powierzchni im­
plantu kostnego. Stan ten można rozpatrywać z punktu 
widzenia topografii, czyli szorstkości powierzchni, 
obecności row ków /brzeżków  i wysepek, bądź też ze 
względu na budowę chemiczną powierzchni, czyli obec­
ności wyspecjalizowanych białek o odpowiedniej se­
kwencji aminokwasów, czynników wzrostu oraz odpo­
wiednim stosunku grup OH do innych grup o charakte­
rze hydrofilowym i/lu b  hydrofobowym.

Zdaniem niektórych badaczy [3, 24] do prawidłowe­
go rozwoju komórek kostnych konięczna jest mecha­
niczna stymulacja polegająca na odpowiednio mocnym 
związaniu komórek osteoblastów z podłożem implantu. 
Związanie to, w  głównej mierze, odbywa się za pomocą

odpowiednich białek adhezyjnych (kadheryny, integry- 
ny), ale wcześniej musi dojść do mechanicznego związa­
nia komórek osteoblastów z podłożem. Z  reguły szorst­
ka powierzchnia z rowkami głębokości do 0,8 |im polep­
sza adhezję komórek.

Interesujące wyniki badania szorstkości powierzchni 
polistyren/poli(4-bromostyren) przedstawiono w pracy
[25]. Problem ten rozpatrywano w skali nanometrycznej, 
otrzymano bowiem  „w yspy" odmiennej wysokości 
rzędu nanometrów. W zakresie wysokości „w ysp"
13—95 nm stwierdzono zróżnicowaną adhezję fibroblas- 
tów do podłoża oraz zmianę ilości białek cytoszkieletu. 
Najlepsze warunki wzrostu fibroblastów zaobserwowa­
no wówczas, gdy wysokość „w ysp" wynosi 27 nm.

Modyfikacja powierzchni polimerowych implantów 
kostnych —  substancje bioaktywne

Powierzchnię implantów kostnych modyfikuje się za 
pomocą czynników mających za zadanie polepszenie 
adhezji komórek do powierzchni. Zalicza się do nich 
m.in. krótkie sekwencje aminokwasowe (RGD, RGDS, 
KRSR), transformujący czynnik wzrostu TGF-P, morfo- 
genetyczne białka kości (BMP2, BMP7) [3, 5, 26, 27]. Te 
ostatnie uczestniczą w  różnicowaniu komórek prekurso- 
rowych w  kierunku osteoblastów. Dzięki zastosowaniu 
techniki druku pieczątkowego (\i-contact printing) możli­
we jest selektywne nanoszenie na powierzchnię implan­
tu sekwencji aminokwasowych w postaci kół średnicy 
10— 200 |im [27]. Metoda ta umożliwia dostosowanie 
adhezji konkretnego rodzaju komórek na wybranym ob­
szarze powierzchni implantu, np. fibroblastów i osteo­
blastów (sekwencja RGDS) lub tylko osteoblastów (se­
kwencja KRSR), bądź też zabezpieczanie fragmentów 
powierzchni przed adhezją (powierzchnia z przeciw- 
przyczepnym oktadecylotrichorosilanem).

Powierzchnie biomateriałów modyfikuje się również 
za pomocą glikoprotein, takich jak fibronektyna, kola­
gen, heparyna lub agrekan. Są to substancje zawierające 
miejsca zdolne do wiązania składników występujących 
w macierzy zewnątrzkomórkowej (ECM).

Odrębnym zagadnieniem jest zapewnienie na po­
wierzchni implantów (np. tytanowych [28, 29], polihyd- 
roksymasłowych [30], krzemionkowych [31]) występo­
wania odpowiedniej zawartości grup hydroksylowych 
i równowagi grup hydrofilowych do hydrofobowych, 
a także szorstkości. Nie jest wykluczona rola innych 
jeszcze czynników wpływających na rozwój komórek 
w kontakcie z podłożem [32]. Obecnie prowadzone są 
także badania nad kowalencyjną immobilizacją antybio­
tyków na powierzchniach implantów w  celu długoter­
minowej ochrony antybakteryjnej wszczepu [33].

PRACE W ŁASNE

Jak już wspomnieliśmy, polimerowy implant kostny 
stosowany do wypełniania ubytków kostnych powinien
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spełniać szereg wymagań biologicznych i fizykoche­
micznych. Trudno jest przypuszczać, aby te wszystkie 
wymagania spełniał jeden materiał, ale można sądzić, że 
sprosta im wielowarstwowy układ z różnych rodzajów 
materiałów. Jednym z podstawowych warunków jakie 
ma spełniać implant kostny jest odpowiednia budowa 
i skład warstwy wierzchniej, bezpośrednio kontaktują­
cej się z żywymi komórkami.

Celem niniejszej pracy była ocena przydatności róż­
nych rodzajów biomateriałów stosowanych jako podło­
ża do wzrostu i różnicowania się komórek kostnych.

Materiały

Podłoża wykonywano z następujących substancji:
— hydrofobowych — oktadecylotrichlorosilanu (Al­

drich), poli(dimetylosiloksanu) (Petrarch Systems), tri- 
metoksywinylosilanu (Petrarch Systems);

— hydrofilowych — poli(kwasu akrylowego) (PAA, 
Fluka AG), poli(tlenków etylenu) o ciężarze cząsteczko­
wym 1000,20 000 i 5 000 000 (Loba Chemie, BDH Chemi­
cals Ltd., Ferark Berlin), izotaktycznego połi(tlenku pro­
pylenu) (M = 700) i poli(e-kaprolaktonu) o ciężarze cząs­
teczkowym 1700 i 1100 (synteza dr hab. J. Lewiński, W y­
dział Chemiczny, PW), poli(metakrylanu-2-hydroksy- 
etylenowego) (Aldrich) oraz poli(N-izopropyloakrylo- 
amidu) (Aldrich), poliuretanów (współpraca Wydziału 
Chemicznego PW i Instytutu Chemii Przemysłowej 
w  Warszawie);

— dekstranu (Pharmacia Fine Chemicals AB) i jego 
mieszanin z PAA, Ca(N03)2, a także z lekami.

Na powierzchnie nakładano także proteiny — fibro- 
nektynę (Biochrom KG, Sigma), albuminę bydlęcą (Sig­
ma), albuminę ludzką (Biomed, Warszawa) i kolagen 
(Henkel) oraz fosfolipidy — lecytynę (Bauer), l-palmito- 
ilolizolecytynę (Koch-Light Lab.).

Wykonano również powierzchnie z przemiennie uło­
żonych multiwarstw hybrydowych zbudowanych z uk­
ładów z PAA/bentonit (Vanderbilt), PAA/bemit (Con- 
dea Vista Company) i PAA/hydroksyapatyt (Instytut 
Szkła i Ceramiki w  Warszawie).

Stosowano następujące rozpuszczalniki: DI woda, 
heksan, metanol, chlorek metylenu (Przedsiębiorstwo 
Odczynników Chemicznych, Lublin).

Aparatura

Badania wykonano przy użyciu standardowych 
96-studzienkowych naczyń z polistyrenu do hodowli 
komórkowych TCPS (Tissue Culture PS) firmy Dow-Cor- 
ning. Polistyren, z którego wykonano naczynia, był od­
powiednio przygotowany przez producenta w celu po­
lepszenia procesu adhezji komórek; material ten stano­
wił odnośnik w badaniach. Ogólny sposób postępowa­
nia przedstawia schemat A. Jest on zgodny z analogicz­
nymi metodami stosowanymi obecnie w  tego typu ba­
daniach [34— 37].

Schemat A. Blokowy schemat prowadzenia badań odpowiedzi 
komórkowej na różne podłoża
Scheme A. Block scheme of carrying out of the studies on cell 
answer on various supports

Sposób wykonywania podłoży

Płytka TCPS składa się z 8 rzędów i 12 kolumn stu­
dzienek. Do każdej z nich wprowadzano po 50 pi roz­
tworu. Kolumn zewnętrznych nie uwzględniano w dal­
szych badaniach, a naniesienie każdego rodzaju podłoża 
w jednej kolumnie powtarzano sześciokrotnie. Na każ­
dej płytce TCPS na kolumnę nr 2 nie nanoszono podłoża 
i służyła ona jako kolumna odniesienia. Kolumnę nr 3, 
również bez podłoża, naświetlano promieniowaniem 
UV (A, = 365 nm), podobnie jak wszystkie dalsze kolejne 
kolumny; była to kolumna kontrolna. Kolejną kolumnę 
poddawano działaniu samego rozpuszczalnika w celu 
sprawdzenia jego wpływu na komórki kostne. W nas­
tępnych studzienkach odparowywano roztwory bada­
nych substancji tworzących podłoża (temperatura poko­
jowa, czas 24 h).

Wykonano 11 serii pomiarowych w następujący spo­
sób podzielonych ze względu na rodzaj podłoża:

— I — związki o charakterze hydrofobowym (tu po- 
lisiloksany),

— II — polimery biokompatybilne wylewane z roz­
tworów w  chlorku metylenu [poli(tlenki etylenu), poli-e- 
-kaprolaktony, poli(tlenek propylenu), poli(metakrylan- 
-2-hydroksyetylenowy, poli(N-izopropyloakryloamid],

— III — multiwarstwy polielektrolitowe z użyciem 
czynnika sprzęgającego: 3-aminopropylotrietoksysilan
(y-a p s ),



POLIMERY 2004, 49, nr 7— 8 527

—  IV —  polimery naturalne,
—  V—VII —  poliuretany,
—  VIII —  multiwarstwy polielektrolitowe (bez czyn­

nika sprzęgającego),
— IX — polimery biokompatybilne (por. seria II), wy­

lewane z roztworów w  metanolu,
— X — dekstran oraz jego układy z PAA i Са(1чЮз)2,
—  XI —  proteiny.
Substancją toksyczną w  odniesieniu do komórek 

okazał się środek sprzęgający warstwy polielektrolito­
we, czyli y-APS; dlatego oprócz serii III zbadaliśmy serię 
nr VIII.

Hodowla komórkowa

Na zmodyfikowanych podłożach TCPS zakładano 
hodowlę komórek ludzkich wyizolowanych z tkanki 
kostnej. Hodowlę prowadzono w inkubatorze o stałej 
temp. 37 °C w warunkach wilgotności wynoszącej 96 % 
i obecności 5 % CO2 w  ciągu 1 tygodnia. Jako pożywkę 
hodowlaną wykorzystywano roztwór DMEM (Dulbec- 
co's Modified Eagle Medium) zawierający dodatkowo 10 % 
płodowej surowicy bydlęcej (FBS), 2 mM L-glutaminy 
oraz 1 % antybiotyku.

W tym celu na płaskie powierzchnie PS wylewano 
odpowiednie ilości tych samych roztworów badanych 
substancji (po to, aby uzyskać identyczne stężenie po­
wierzchniowe) i odparowywano je w  uprzednio poda­
nych warunkach.

Metody badań

M etodą goniom etryczną w yznaczano wartości 
kątów zwilżania (CA) podłoży utworzonych na płyt­
kach PS. Pomiarów dokonano zarówno przed, jak i po 
procesie sterylizacji radiacyjnej. Ciecz zwilżającą stano­
wiła woda lub roztwór DMEM.

Morfologię komórek obserwowano przy użyciu mi­
kroskopu optycznego „Nikon TS 100". W celu oszaco­
wania średniej wielkości populacji komórkowych utwo­
rzonych na naniesionych podłożach, komórki wybar- 
wiano fioletem krystalicznym, a następnie wyznaczano 
gęstość optyczną za pomocą spektrofotometru „Multi- 
scan RC" (długość fali X = 540 nm).

Test XTT jest przyżyciowym testem aktywności de­
hydrogenazy bursztynianowej (enzym występujący 
w mitochondriach żywych komórek). Związek XTT [sól 
wewnętrzna 2,3-bis(2-metoksy-4-nitro-5-sulfofenylo)- 
-2H-tetrazolo-5-karboksyanilidu] jest substratem w re­
akcji zachodzącej pod wpływem dehydrogenazy bursz­
tynianowej, w  wyniku której powstają barwne, rozpusz­
czalne w wodzie formazany [36]. Wyniki testu zostały 
odczytane w czytniku płytek stosowanym w testach 
ELISA (długość fali X = 450 nm, „Sigma X 425").

Test ALP, czyli pomiar aktywności fosfatazy alkalicz­
nej (enzymu wytwarzanego przez komórki kostne) pro­
wadzono za pomocą zestawu „Sigma" nr 245—500. Fos­

fataza alkaliczna katalizuje hydrolizę fosforanu p-nitro- 
fenylu, w  wyniku której powstaje p-nitrofenol. Jest to 
barwny produkt oznaczany spektrofotometrycznie (dłu­
gość fali X = 450 nm).

Dyskusja wyników

Najlepsze wyniki uzyskaliśmy w  przypadku po­
wierzchni z dekstranem i jego układami (seria X), zatem 
wyniki badań tych właśnie powierzchni omówimy w ni­
niejszym punkcie. Powierzchnie dekstranu, zwłaszcza 
dekstranu z dodatkiem PAA, mają charakter silnie hyd- 
rofilowy (wartość CA < 45° —  rys. 1). Stwierdzono, że po

A B C D E F G H  I J 
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R y s .  1. Wartości kątów zwilżania (CA) za pomocą DMEM w 
przypadku serii X przed (1) i po (2) procesie sterylizacji radia­
cyjnej (dawka 25 kGy); rodzaj powierzchni: A —  TCPS nie- 
oczyszczany promieniowaniem UV, В —  TCPS oczyszczany 
UV, C — woda, D —  dekstran, E —  dekstran + PAA, F — 
dekstran + 0,003 % mol Ca(NO3)2, G —  dekstran + 0,03 % 
mol СаШОз)2, H  —  dekstran + 0,01 % mol Са(ЬЮз)2, l — 
dekstran + PAA + 0,003 % mol Са(иОз)2, J —  dekstran + 
PAA + 0,03 % mol Ся(№Зз)2;1 —  odchylenie standardowe 
Fig. 1. Contact angle (CA) values, by DMEM, of series X 
before (1) and after (2) radiation sterilization process (dose 25 
kGy). Surface type: A —  TCPS non purified with UV radia­
tion, В —  TCPS purified with UV radiation, C —  water, D — 
dextran, E —  dextran + PAA, F —  dextran + 0.003 mole % of 
Са(ЫОз)2, G —  dextran + 0.03 mole % of Ca(N0 2)2, H — 
dextran + 0.01 mole % of Ca(NOj)2,1  —  dextran + PAA + 
0.003 mole % of Ca(N03)2, } —  dextran + PAA + 0.03 mole 
% of Ca(N03)2, 1  —  standard deviation

procesie sterylizacji radiacyjnej (słupki nr 2) wartości CA 
rosną, ale powierzchnie w dalszym ciągu zachowują sil­
nie hydrofilowy charakter (wartości CA nie przekraczają 
40°). Podobne wartości kąta zwilżania uzyskuje się 
w  przypadku wody.

Wartości testu XTT w przedziale od ok. 70 % do 
100 % w odniesieniu do próbki kontrolnej (powierzch­
nia A, rys. 2) serii X świadczą o dużej przeżywalności 
hodowanych na tej powierzchni komórek. Największe



528 POLIMERY 2004, 49, nr 7—8

rodzaj powierzchni

Rys. 2. Wyniki testu XTT serii X; oznaczenia symboli jak na 
rys. 1 (przeżywalność podano w % iv odniesieniu do próbki 
kontrolnej = 100 %)
Fig. 2. XTT Test results of series X. Symbols denotations as in 
Fig. 1 (viability is given in % in relation to control sample = 
100 %)

wartości przeżywalności w  ramach tej serii uzyskano 
w odniesieniu do powierzchni dekstran + 0,003 % mol. 
Са(1МОз)2 (powierzchnia F) oraz dekstran + PAA + 
0,003 % mol. Са(ЫОз)г (powierzchnia I). W przypadku 
powierzchni z samego dekstranu (powierzchnia D) test 
ХТТ osiągnął wartość 83,4 %.

Także testy ALP (rys. 3) potwierdzają dobre właści­
wości podłoży z dekstranem. Najlepsze wyniki (wyraź­
nie lepsze niż próbki kontrolnej A) uzyskuje się w przy­
padku powierzchni dekstran + PAA (powierzchnia E) 
oraz dekstran + C a fN C ^  zarów no gdy użyliśm y 
0,003 % mol., jak i 0,01 % mol. soli (odpowiednio po­
wierzchnie F i H).
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Rys. 3. Wyniki testu ALP serii X; oznaczenia symboli jak na 
rys. 1 (przeżywalność podano w % w odniesieniu do próbki 
kontrolnej = 100 %)
Fig. 3. ALP Test results of series X. Symbols denotations as in 
Fig. 1 (viability is given in % in relation to control sample = 
100 %)

oraz dekstran + PAA jest co najmniej taka sama lub 
większa niż w  przypadku standardowej powierzchni 
TCPS.

Inne badane rodzaje powierzchni (pozostałe serie) 
nie dawały tak dobrych wyników jak dekstran. Najgor­
sze wyniki testów ХТТ i ALP uzyskaliśmy w odniesie­
niu do powierzchni hydrofobizowanych polisiloksana- 
mi (seria I) oraz gdy jako rozpuszczalnik stosowano 
chlorek metylenu (seria II), który działał toksycznie na 
komórki. Ponadto stwierdziliśmy, że podłoża polisilo- 
ksanowe mogą zostać wykorzystane podczas kontrolo­
wanego zabezpieczania fragmentów powierzchni przed 
osadzaniem komórek. Rezultaty badań powierzchni 
modyfikowanych polimerami biokomatybilnymi (seria 
IX) były zbliżone do wyników oceny kontrolnej hodowli 
komórkowej.

Podjęliśmy również próbę znalezienia korelacji po­
między wartością CA oraz wynikami hodowli komórko­
wej (test ХТТ i ALP). Stwierdziliśmy, że komórki nie 
przylegały zarówno do podłoży o właściwościach silnie 
hydrofobowych (CA > 80°), jak i do podłoży o charakte­
rze silnie hydrofilowym (CA < 15°). Prawidłowości tej 
nie obserwowaliśmy jednak w  odniesieniu do wszyst­
kich badanych rodzajów podłoży. Wyjątek stanowiła 
mianowicie hydrofilowa powierzchnia PAA/bentonit, 
do której komórki przylegały [39] i gdzie wzrost liczby 
multiwarstw polielektrofilowych zmieniał charakter po­
wierzchni na hydrofilowy; jednocześnie znacznie mala­
ły wartości testów ХТТ i ALP. Z kolei powierzchnie mo­
dyfikowane za pomocą kolagenu wykazują również 
charakter silnie hydrofilowy (CA < 15°), a wyniki testów 
ХТТ i ALP takich powierzchni są bardzo dobre — na 
poziomie kontrolnej hodowli komórkowej. Zatem po­
zwala to na stwierdzenie, iż hydrofilowy bądź hydrofo­
bowy charakter powierzchni nie jest ani jedynym, ani 
dostatecznym kryterium oceny odpowiedniego przyle­
gania komórek do podłoży.

W N IO SK I

Zaproponowana metoda pozwoliła na ocenę jakości 
powierzchni pod względem jej zdolności do adhezji ko­
mórek kostnych. Umożliwiło to wytypowanie podłoży 
do dalszych badań nośników komórek kostnych. Na 
obecnym etapie badań wydaje się, że najbardziej obiecu­
jące są hydrofilowe cienkie warstwy otrzymane z deks­
tranu z dodatkiem PAA i soli wapniowej.

Serdecznie dziękujemy Pani Agnieszce Jurkowskiej za po­
moc w hodowli komórek i pomiarach mikroskopowych.

Niniejsza praca została zrealizowana w ramach grantu 
KBN 4 T08E01824.
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