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Streszczenie

Celem pracy byto otrzymanie serii porowatych
kompozytéw o osnowie polimerowej modyfikowanych
mikroczgstkami 3 trifosforanu (V) wapnia (3-TCP)
oraz zbadanie ich wtasciwo$ci pod katem zastosowan
ortopedycznych. Osnowe otrzymanych kompozytéw
stanowity poliuretany ze wzgledu na szereg zalet
wynikajgcych z ich budowy chemicznej, m.in. wtasci-
wosci sprzyjajgce adhezji zywych komdrek i ich pro-
liferacji [1]. Ponadto poliuretany sq grupg polimeréw
o0 wszechstronnych wtasciwosciach, zmieniajgcych
sie w zaleznosci od uzytych reagentéw i $redniej
masy czgsteczkowej oraz o szerokim wachlarzu
zastosowan. Dodatkowq zaletg poliuretanéw jest
potencjalna mozliwos¢ wprowadzania ich w migjsce
ubytku kostnego metodq iniekcyjng [2]. Kompozyty
otrzymywano na drodze jednoetapowej polimeryzacji
w masie z 4,4’-diizocyjanianu difenylometanu (MDI),
poli(glikolu etylenowego) (PEG) oraz 1,4-butanodiolu
(BDO) jako przedtuzacza taricucha. Sulfonowany olej
rycynowy (SCO) oraz stearynian wapnia (CS) zastoso-
wano w celu lepszej kontroli porowato$ci i otrzymania
ukfaddéw o porach otwartych. Struktura otrzymanych
materiatdw zostata potwierdzona za pomocq spek-
troskopii w podczerwieni. Przy uzyciu mikroskopu
stereoskopowego oszacowano porowato$c, ponadto
zbadano wytrzymato$c¢ na Sciskanie oraz przeprowa-
dzono symulacje biologiczne w warunkach in vitro.
Przeprowadzono réwniez inkubacje w symulowanym
ptynie fizjologicznym (SBF) w celu wstepnej oceny
bioaktywnoSci otrzymanych biomateriatow. Uzyskane
wyniki potwierdzity znaczgcy wptyw dodatku B-TCP
na wiasciwo$ci mechaniczne otrzymanych ukfadow
Jak rowniez na poprawe ich bioaktywno$ci. Ponadto
zaobserwowano, ze dodatek B-TCP, SCO oraz CS
wptywa na porowatoSc catkowitg i rozmiary porow.

Stowa kluczowe: kompozyty, poliuretany, B-TCP,
inzynieria tkankowa, regeneracja tkanki kostnej
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Wprowadzenie

Ko$¢ mozna rozpatrywa¢ jako materiat kompozytowy,
w ktérym organiczna czes$¢ zbudowana gtéwnie z kolagenu
stanowi osnowe, a na niej w wyniku dziatalnosci komérek
osadzana jest faza nieorganiczna gtéwnie hydroksyapatyt.
Czesc¢ organiczna nadaje jej elastycznosé, natomiast czesé
mineralna podnosi twardos¢ i odpornosé na $ciskanie [3].
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Abstract

The purpose of the research was to produce
a series of porous composite samples with polymeric
matrix modified by B-tri-calcium phosphate (B-TCP)
microparticles and to study their properties considering
orthopaedic applications. Polyurethanes were used as
the polymeric matrix on account of their advantages
resulting from their chemical structure. These materi-
als also promote cell adhesion and proliferation [1].
Moreover these polymers exhibit wide-ranging proper-
ties which can be modulated depending on composi-
tion and average molecular weight and are used in
broad spectrum of applications. Another advantage
of polyurethanes is their potential to be injected into
the bone defect by minimally invasive technique [2].
The composites were obtained through the one-step
synthesis by mixing 4,4’-diphenylmethane diisocy-
anate (MDI) with poly(ethylene glycol) (PEG) and
1,4-butanediol (BDO) as a chain extender. Sulpho-
nated castor oil (SCO) and calcium stearate (CS)
were applied for better porosity control and to obtain
interconnected pore system. Structure of the synthe-
sized materials was confirmed by means of infrared
spectroscopy. The porosity was assessed using
stereoscopic microscopy. Moreover the compressive
strength was studied and in vitro simulation was car-
ried out. Composite samples were also incubated in
simulated body fluid (SBF) for preliminary evaluation of
the in vitro bioactivity. The research results confirmed
significant influence of B-TCP on mechanical proper-
ties and preliminary evaluation of the in vitro bioactivity
of the obtained samples. Moreover the influence of
B-TCP, SCO and CS on total porosity and pore sizes
was investigated.

Keywords: polyurethanes, 3-TCP, tissue engineering,
bone tissue regeneration
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Introduction

Bone tissue may be regarded as a composite mate-
rial where the organic phase is comprised basically of
collagen on which mainly the inorganic one is deposited.
The organic component provides the bone with flexibility
and the inorganic one gives the bone its hardness and
compressive resistance [3]. Bone possesses an excel-
lent self-healing ability what allows broken bones to knit
back together. However large bone defects are not able
to heal by themselves. Critical-size bone defect is the
smallest size tissue defect unable to get healed and spon-
taneously filled by properly regenerated bone tissue [4].
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Tkanka kostna charakteryzuje sie duzymi zdolnosciami do
samoregeneracji, co pozwala na zrastanie si¢ odtamow przy
ztamaniach. Jednak istnieje tzw. krytyczna wielko$¢ ubytku,
w przypadku ktorej nie ma mozliwosci samoistnego wypet-
nienia sie ubytku prawidtowo zbudowana tkankg kostna [4].
W takich sytuacjach stosuje sie zwykle przeszczepy kosci
gabczastej pobieranej z miednicy pacjenta, co z kolei moze po-
wodowac uraz w miejscu pobrania i prowadzi¢ do komplikacii.

W zwigzku z wydtuzajgcym sie $rednim czasem zycia,
rosnie liczba pacjentéw majacych problemy zdrowotne
zwigzane z uktadem kostnym [5]. Zwazywszy na rosnaca
ilos¢ chordb i urazéw uktadu kostnego coraz wiekszg uwa-
ge poswieca sie na zagadnienia zwigzane z rekonstrukcjg,
i regeneracjg tkanki kostnej, a rozwéj metod leczenia moze
przyczyni¢ sie do ztagodzenia dolegliwosci bélowych pacjen-
téw, jak réwniez do redukcji kosztéw w leczenia. W ostatnich
latach obserwuje sie dynamiczny rozwdj inzynierii tkankowej,
ktdra obejmuje zastosowanie podstaw i metod inzynierii oraz
nauk biologicznych w celu zrozumienia zaleznosci pomiedzy
strukturg a funkcjg w prawidtowej i patologicznej tkance oraz
opracowanie biologicznych substytutow, umozliwiajgcych
naprawe lub regeneracje tkanki lub organu, a w efekcie od-
zyskanie ich funkcjonalnosci [6]. Obecnie badane sg bioma-
teriaty trzeciej generacji, do wytwarzania ktérych, uzywa sie
gtéwnie hydroksyapatytu Ca,,(PO,)s(OH), (HAp), fosforanu
triwapnia Ca,(PO,), (TCP), siarczanu wapnia CaSO, oraz
przetwarzanych struktur koralowcéw [7]. Choé w wielu sytu-
acjach klinicznych ceramiczne substytuty kosci sg pomocne
w gojeniu ubytkow kostnych, to posiadajg one szereg ograni-
czen. Dlatego wcigz poszukuje sie nowych, funkcjonalnych
biologicznie substytutéw tkanki kostnej na bazie polimeréw
bioresorbowalnych. Wszczepione do organizmu majg one
stanowi¢ chwilowe rusztowanie pomagajace w wytworzeniu
i odbudowie wiasnych tkanek przez organizm. Dlatego
oprécz biokomatybilnosci powinny tez tworzy¢ stabilng,
porowatg tréjwymiarowg strukture, a takze degradowaé
stopniowo w miare tworzenia sie nowej tkanki, jak rowniez
powinny sprzyjac¢ adheziji i proliferacji komorek. W przypadku
zastosowan ortopedycznych oraz stomatologicznych jedng
z pozadanych cech biomateriatow jest rowniez ich iniekcyj-
nos¢. Pozwala to na wprowadzenie biomateriatu w miejsce
ubytku w postaci pasty o odpowiedniej konsystencji przez
wstrzykniecie, po czym nastepuje sieciowanie lub polime-
ryzacja wprowadzonej pasty in situ. Metoda ta pozwala na
zaoszczedzenie czasu rekonwalescencji i umozliwia szybki
powrét pacjenta do normalnej sprawnosci i aktywnosci [8].

Dla celéw inzynierii tkankowej zastosowanie znajdujq
zaréwno polimery naturalne, jak i syntetyczne, wsrdd ktorych
duzym zainteresowaniem ciesza si¢ poliuretany. Zaletq tych
materiatow jest ich biokompatybilnos¢, a w warunkach in vivo
majg ponadto zdolnos¢ do kalcyfikacji, co stanowi zalete
w potencjalnych zastosowaniach do hodowli tkanki kostne;.
Istotng zaleta poliuretandéw jest takze mozliwos¢ projektowa-
nia ich wtasciwosci fizycznych i mechanicznych wynikajaca
z ich budowy [9,10]. Poliuretany przyjmujg cechy elastomeru
przy wiekszej ilosci segmentéw gietkich, natomiast wieksza
ilos¢ segmentéw sztywnych czyni je bardziej sztywnymi
i twardymi [11]. W literaturze opisano badania w warunkach
in vitro w symulowanym ptynie fizjologicznym (SBF) sugeru-
jace, ze powierzchnia poliuretanéw zawierajacych diuzsze
segmenty sztywne pokrywata sie wieksza iloscig apatytow,
co moze $Swiadczy¢ o wptywie budowy segmentowej poliu-
retandw na ich wstepna ocene bioaktywnosci w warunkach
in vitro [12]. Badania nad opracowaniem bioresorbowalnych
poliuretanéw, ich kompozytéw z bioaktywng ceramika oraz
innych polimerow w zastosowaniach jako rusztowania do
hodowli tkanki kostnej prowadzone sg w wielu osrodkach
naukowych, jednakze do tej pory nie znaleziono optymal-
nego rozwigzania.

Then autografts of cancellous bone from pelvis are usually
used but it can cause an injury to the donor site and often
results in a range of health problems.

With respect to extension of the average life span, there is
also an increasing number of patients with bone diseases [5].
Rapidly growing frequency of bone injuries and fractures riv-
ets scientific attention to the development of more effective
bone reconstruction methods which might contribute to both
alleviate patient’s pain and to reduce costs for treatment.
There’s recently been an apparent dynamic development of
tissue engineering which includes application of principles
and methods of engineering and biological sciences in order
to comprehend the relationships between structure and func-
tion of healthy and morbid tissue and to work out biological
substitutes enabling tissue regeneration and recovering its
functions [6]. Currently investigated third-generation bio-
materials are based mainly on ceramic materials such as
calcium phosphates (hydroxyapatite Ca,,(PO,)s(OH), (HAp)
and tricalcium phosphate Ca4(PO,), (TCP)), calcium sulfate
CaS0O, and also processed coral exoskeletal matrix [7].
Ceramic bone substitutes are useful in bone defects heal-
ing but they still encounter many limits. Therefore new,
biologically functional bone substitutes based on bioresorb-
able polymers are still sought-after. The next generation of
biomaterials is aimed not only at the temporary replacement
of tissue or organ functions but also at inducing autologous
regeneration in the human organism. Therefore apart from
biocompatibility they should also provide a stable, three-
dimensional structure and gradually degrade as the new
bone tissue regenerates. Scaffolds for bone tissue regenera-
tion should be favourable to cell adhesion and proliferation.
Injectability is one of the desirable features of biomaterials
considering orthopaedic and dental applications. It enables
to insert a paste-like composite which then can be rapidly
cross-linked or polymerized in situ. Injectable scaffolds can
be administered in a minimally invasive manner thereby
shortening the recovery time for patients [8].

Both natural and synthetic polymers may be used for tis-
sue engineering. Among the families of synthetic polymers,
polyurethanes have been the most attractive for these ap-
plications. One of their advantages is hemocompatibility
and they also stimulate calcification in vivo what is positive
for bone regeneration applications. Polyurethane chemistry
also enables interfacial binding between the polymer and
filler phases. Their physical and mechanical properties may
be tailored according to individual needs what stems from
polyurethanes’ structure [9,10]. Polyurethane chains consist
of soft segments, which contribute to their elastic proper-
ties and hard segments contributing to rigidity [11]. In vitro
tests in Simulated Body Fluid (SBF) showed that surface
of polyurethanes containing longer hard segments was
covered with larger apatite crystals what might be a sign of
the influence of their segmental structure on the preliminary
evaluation of the in vitro bioactivity [12]. Many research
institutes are interested in development of bioresorbable
composites based on polyurethanes and other polymers with
bioactive ceramics for bone tissue engineering applications
but so far there is no optimal solution.

Toshitaka Yoshii et al. applied both hydroxyapatite and
B-TCP to compare their influence on properties of poly-
urethane obtained from lysine-triisocyanate, polyester polyol
based on 60% e-caprolactone, 30% glycolide and 10%
DL-lactide synthesized according to Guelcher et al. [13].
According to this study B-TCP influenced the cell viability and
proliferation more than hydroxyapatite did [14]. In another study
Adhikari et al. have worked out two-part injectable prepolymer
systems specifically for orthopaedic applications. B-TCP not
only improved mechanical properties in polyurethanes but also
retarded the onset of in vitro and in vivo degradation [15].

Z—..........................................
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Toshitaka Yoshii i wspotpracownicy zastosowali hy-
droksyapatyt oraz B-TCP w celu poréwnania ich wptywu
na wiasciwosci poliuretanu otrzymanego z triizocyjanianu
lizyny, poliolu poliestrowego otrzymanego z mieszaniny
zawierajacej 60% e-kaprolaktonu, 30% kwasu glikolowego
i 10% DL-laktydu wg metody Guelchera i wsp. [13]. Prze-
prowadzone badania pokazaty korzystny wptyw B-TCP na
zywotnos$¢ komorek i ich proliferacje w stosunku probek
zawierajgcych hydroksyapatyt [14]. Adhikari z zespotem
opracowat dwukomponentowe iniekcyjne systemy po-
liuretanowe do zastosowan ortopedycznych, w ktérych
dodatek B-TCP nie tylko wptynat na poprawe witasciwosci
mechanicznych kompozytéw, ale rowniez wydtuzytich czas
degradacji w warunkach in vitro oraz in vivo [15]. Wedtug
badan prowadzonych przez zespot Atilgana czastki 3-TCP
i hydroksyapatytu nie powodowaty reakcji typu okoto ciata
obcego oraz wspomagaty osteogeneze. Zaobserwowano
ponadto, ze hydroksyapatyt oraz 3-TCP zwiekszajg absorp-
cje wody tworzac faze przejSciowg pomiedzy polimerem
i czastkami ceramiki bioaktywnej, wptywajac w sposéb
istotny na kinetyke degradacji materiatu [16].

Celem niniejszej pracy byto otrzymanie serii pianek
poliuretanowych na drodze jednoetapowej syntezy z za-
stosowaniem 4,4’-diizocyjanianu difenylometanu (MDI)
oraz poli(glikolu etylenowego) (PEG) o sredniej masie
czgsteczkowej 2000 oraz 1,4-butanodiolu jako poten-
cjalnych materiatéw do zastosowan ortopedycznych.
W celu obliczenia receptury poliuretanu przyjeto zatozenie,
ze zawartos$¢ segmentow gietkich wynosi 40% [17]. Jako
ceramiki bioaktywnej uzyto B-TCP. Badania prowadzono
na serii prébek o zawartosci B-TCP w zakresie 0%-80%
wagowych w stosunku do masy polimeru. Dodatkowo
w celu poprawy mieszalnosci sktadnikow i kontroli porowa-
tosci zastosowano sulfonowany olej rycynowy (SCO) oraz
stearynian wapnia (CS).

Materiaty i metody

Otrzymywanie porowatych kompozytow

Do syntezy uzyto 4,4’-diizocyjanianu difenylometanu
(MDI), poli(glikolu etylenowego) o $redniej masie czastecz-
kowej (PEG 2000), 1,4-butanodiolu (BDO) wyprodukowa-
nych przez Sigma-Aldrich. Mikroczastki -TCP o rozmiarach
ok. 150 um zostaty wyprodukowane przez Fluka Chemie
GmbH. Podczas syntezy przebiegaty réwnoczesnie dwie
reakcje. Reakcja pomiedzy MDI a PEG prowadzita do
wytworzenia wigzania uretanowego i w konsekwencji do
powstania liniowego polimeru. W trakcie drugiej reakcji
miedzy MDI i wodg dochodzito do wydzielenia CO, spie-
niajgcego materiat oraz powstania wigzania mocznikowego.
Dla lepszej dyspersji substratow w mieszaninie jako zwigzku
powierzchniowo czynnego w kazdym przypadku dodawano
sulfonowanego oleju rycynowego (SCO) wyprodukowanego
przez Fluka Chemie GmbH. Dodatek stearynianu wapnia
(CS, wyprodukowany przez POCH S.A.) pozwalat na otrzy-
mywanie pianek z otwartym systemem poréw potaczonych
ze sobg, co ma istotne znaczenie dla inzynierii tkankowe;j.

W celu otrzymania kompozytéw odwazano odpowiednig,
ilos¢ PEG, B-TCP, SCO oraz CS do plastikowego pojemni-
ka, a nastepnie podgrzewano mieszanine do temperatury
60°C. Po stopieniu PEG catos¢ byta doktadnie mieszana az
do momentu uzyskania jednolitej konsystencji. Nastepnie
wprowadzono odpowiednig ilos¢ BDO i ponownie mieszano.
Jednoczesnie w drugim pojemniku podgrzano do tempe-
ratury 50°C odwazong wczesniej odpowiednig ilos¢ MDI
w celu jego stopienia. Stopiony MDI zostat wprowadzony
do przygotowanej mieszaniny i cato$¢ zostata intensywnie
i doktadnie wymieszana, po czym nastepowat wzrost pianki.
Uzyte ilosci substratow przedstawiono w TABELI 1.

In work by Atilgan et al., the authors found that 3-TCP
and HA granules did not cause foreign body reaction and
initiated osteogenesis. Moreover HA and 3-TCP phase pro-
moted the water absorption through the interface generated
between the polymer and the more hydrophilic bioactive
phases, thereby influencing the degradation kinetic of the
material [16].

The aim of this study was to fabricate a series of poly-
urethane foams and to characterize them considering or-
thopedic applications. Polyurethane foams were obtained
via one-step synthesis using 4,4’- diphenylmethane diisocy-
anate (MDI), poly(ethylene glycol) (PEG) and 1,4-butanediol
(BDO) as chain extender. The soft segments content was
assumed to be present in an amount of 40% by weight in
order to calculate the polyurethane foam formulation [17].
B-TCP microparticles were used as bioactive ceramics.
Research was carried out on a series of composite sam-
ples differing only in B-TCP concentrations in the range
0%-80% (w/w). Sulphonated castor oil (SCO) and calcium
stearate (CS) were additionally used for better miscibility
and control of porosity.

Materials and Methods

Preparation of PUR/B-TCP porous composite
scaffolds

4,4’-diphenylmethane diisocyanate (MDI), poly(ethylene
glycol) of average molecular weight amounting to 2000
(PEG 2000) and 1,4-butanediol were obtained from Sigma-
Aldrich. B-TCP microparticles (with particle size ca 150 pm)
were produced by Fluka Chemie GmbH. Two reactions pro-
ceeded simultaneously during synthesis. Reaction between
MDI and PEG led to linear polymer followed by urethane
linkage formation. Second reaction between MDI and H,O
led to urea linkage and CO, which foamed the material.
Sulphonated castor oil (Fluka Chemie GmbH) was added
as a surfactant for better substrates miscibility. Calcium
stearate (POCH S.A.) caused open-celled porosity forma-
tion what is significant for orthopedic applications.

PEG, B-TCP, SCO and CS were weighed and then
added to a reaction vessel. The mixture was warmed up
to 50°C in order to melt PEG followed by BDO addition
and homogenization. Weighed amount of MDI was molten
in temperature of 40°C and then added to the mixture
containing PEG followed by intensive mixing and foam
rising. The amounts of substrates used for synthesis are
presented in TABLE 1.

TABELA 1. llosciowe proporcje substratéw stoso-
wanych w syntezie.

TABLE 1. Quantitative proportions of substrates
used in the synthesis.

-TCP PEG MDI BDO B-TCP SCO CS

(€] (9] ld] (€] (9] (€]

0 0
20 4
40 8.00 | 9.09 | 2.91 8 012 | 006
60 12
80 16
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FTIR

Pomiary FTIR przeprowadzono w pastylkach z KBr za po-
mocg aparatu Vertex 70v (Bruker) w temperaturze pokojowej
w zakresie 4000-350 cm™' przy rozdzielczosci 4 cm-.

Mikroskopia stereoskopowa

Wielkos$¢ poréw poszczegdlnych materiatow okreslono
przez obserwacje ich powierzchni za pomocg refleksyj-
nego mikroskopu stereoskopowego przy powiekszeniu
15x (StereoDiscovery V.8, Zeiss, Niemcy), wyposazonego
w aparat cyfrowy (Canon PS A620) i pomiar wielkosci poréw
przy uzyciu programu Pixel Fox. Na podstawie obrazéw
mikroskopowych okreslono porowato$c¢ oraz srednice porow
i rozktad wielkosci poréw. W celu okreslenia porowatosci
otrzymanych materiatéw postuzono sie metodg planime-
tryczng obrazéw mikroskopowych powierzchni przekroju
prébek. Zmierzono powierzchnie poréw widocznych na
przekroju i odniesiono je do catkowitej powierzchni anali-
zowanych obrazow.

Badania mechaniczne

Probki w ksztatcie szeScianéw o wymiarach wskazanych
przez norme ISO 3167 ok. 10x10x10 mm poddano bada-
niom mechanicznym przy uzyciu uniwersalnej maszyny
wytrzymato$ciowej Zwick w opcji Sciskania statycznego przy
szybkosci 1 mm/min w temperaturze pokojowej wg zalecen
normy ISO 527. Dane pomiarowe obrabiano w programie
MS Excel. Modut Younga wyznaczano z kata nachylenia
krzywej w uktadzie wspotrzednych naprezenie-odksztatce-
nie w poczatkowym odcinku gdzie ma ona charakter liniowy.
Modut Younga jest okreslony przez stosunek przyrostu
naprezenia do odpowiadajgcego mu przyrostu wydtuzenia.
Wyniki badan byty srednig z trzech pomiarow.

Badanie nasigkliwosci

Nasigkliwos¢ okreslana byta jako stosunek masy zaab-
sorbowanej wody przez probke materiatu do masy prébki
w stanie suchym. Plasterki wyciete z kazdego materiatu
o grubosci 2 mm wazono na wadze analitycznej nastepnie
inkubowano w wodzie destylowanej w temperaturze poko-
jowej przez okres 7 dni. Po inkubacji prébki osuszono za
pomocg recznika papierowego w ten sposoéb, by wyelimi-
nowac catg wode zawartg w porach materiatu. Osuszone
w ten sposob probki ponownie zwazono, a procentowy przy-
rost masy w stosunku do wyjsciowej masy probek okresla
stopien nasiagkliwosci.

Wstepna ocena bioaktywnosci w warunkach in vitro
Dla oceny bioaktywnosci otrzymanych biomateriatéw pro-
wadzono inkubacje w $wiezo sporzadzonym roztworze SBF
(Simulated Body Fluid) o zblizonych stezeniach jonow soli
nieorganicznych do tych, ktére znajdujg sie w osoczu krwi
ludzkiej. Tworzenie sie apatytow na powierzchni materiatu
w wyniku inkubacji w SBF stanowi wstepng ocene bioaktyw-
nosci przed badaniami in vivo majaca na celu zmniejszenie ilo-
Sci eksperymentow przeprowadzanych na zwierzetach [18].
Prébki byly inkubowane przez okres 2 tygodni w statej
temperaturze 37°C. Roztwor SBF wymieniano co 3-4 dni.
Zmiany zachodzgce na powierzchni materiatéw obserwo-
wano za pomocg elektronowego mikroskopu skaningowego
Nova Nano SEM 200 firmy FEI. Probki przed pomiarami
SEM doktadnie wysuszono i napylono warstwa wegla.

Fourier Transform Infrared Spectroscopy

FTIR measurement was carried out with KBr pellets
using Vertex 70v (Bruker) at room temperature in the range
of 4000-350 cm-! (resolution: 4 cm™).

Stereoscopic microscopy

Pore sizes were assessed via stereoscopic microscopy
observations at 15x power (StereoDiscovery V.8, Zeiss,
Germany) equipped with a digital camera (Canon PS A620).
Pixel-fox software was used for measurement of pore size
distribution. Determination of pore diameters and pore
size distribution was based on microscopic observations.
Planimetric method was used for porosity determination
of the obtained materials. Surfaces of pores visible on the
cross-section were measured and then related to the whole
surface of analyzed image.

Mechanical tests

Compression tests were carried out using an universal
mechanical testing machine Zwick at constant testing speed
1 mm/min and room temperature according to the interna-
tional standard ISO 527. Cube-shaped samples measured
10 mm long, 10 mm wide and 10 mm high according to the
international standard ISO 3167. The Young’s modulus was
determined from the ratio of stress to strain within the elastic
region of the stress-strain curve. Young’s Modulus is defined
as the ratio of compressive stress to compressive strain.
Three measurements were carried out for every sample
type and then the results were averaged.

Water soaking test

Water soaking was defined as the ratio of mass of ab-
sorbed water to mass of dry sample. 2 mm thick slices of
composite were weighed using an analytical scale and then
incubated for 7 days in distilled water at room temperature.
Having finished the incubation, the samples were dried and
then weighed again to determine a percentage increase in
weight what showed the degree of water uptake.

Preliminary evaluation of the in vitro bioactivity

Samples were incubated at 37°C for 2 weeks in Simu-
lated Body Fluid (SBF) with ion concentrations nearly equal
to those of human blood plasma. Apatites generation on
material surface during SBF incubation is only a prelimi-
nary assessment of bioactivity carried out before in vivo
test. It reduces the amount of experiments caried out with
animals [18]. SBF was exchanged every 3-4 days during
incubation. Having finished the incubation, samples were
observed using a scanning electron microscope FEI Nova
Nano SEM 200 in order to see changes which occurred
during incubation. All samples were dried and coated with
a thin layer of carbon before SEM measurement.

Results and Discussions

Structure of the obtained samples was confirmed using
Fourier Transform Infrared Spectroscopy (FIG. 1).

Strong peak over the range of 3450-3330 cm™ was as-
signed to N-H stretching vibrations what is characteristic for
polyurethanes. There were also peaks located at 1522 cm™’
corresponding to secondary amides and at 1239-1225 cm-'
corresponding to tertiary amides what might be a sign of
cross links between polyurethane chains. Peaks around
2934 and 2850 cm™ indicated presence of symmetric
and asymmetric stretching vibrations of the CH, group.
Vibrations of the C-O-C group appear at 1044-1039 cm-.
Presence of symmetric and asymmetric stretching vibra-
tions characteristic for soft segments was confirmed
by occurring bands at 2934 cm™ and 2850 cm-' [19].
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Wyniki i dyskusja

Strukture otrzymanych materiatéw potwierdzono wyko-
nujgc widma w podczerwieni (RYS. 1).

Zarejestrowano sygnaty w zakresie 3450-3330 cm™!
charakterystyczne dla poliuretanéw pochodzace od drgania
rozciggajacego N-H. Zlokalizowano réwniez pasma przy
1522 cm™ pochodzace od 2-rzedowych grup amidowych
oraz przy 1239-1225 cm™' pochodzace od 3-rzedowych
grup amidowych i $wiadczace o usieciowaniu tancuchow
poliuretanowych. Pasma o liczbie falowej 2934 i 2850 cm
Swiadczyly obecnosci rozciggajacych drgan symetrycznych
i asymetrycznych CH,, natomiast drgania wigzania C-O-C
zostaty potwierdzone przez obecno$¢ sygnatéw w zakre-
sie 1044-1039 cm'. Na podstawie pasm przy 2934 cm-'
oraz 2850 cm™ potwierdzono obecno$é asymetrycznych
i symetrycznych drgan rozciggajacych charakterystycznych
dla segmentéw gietkich w poliuretanie [19]. Zaobserwo-
wano statg intensywnos$é wyzej wymienionych pasm, co
potwierdzito takg samg zawarto$¢ segmentow gietkich we
wszystkich probkach kompozytowych. Dodatkowo wraz
ze wzrostem zawartosci B-TCP zaobserwowano wzrost
intensywnosci pasm w zakresie 1039-1023 cm™, 603 cm™',
560 cm™'. Sg to typowe pasma pochodzace od drgan zgi-
najacych i rozciggajacych grupy PO,* [20]. Silne pasmo
pochodzace od B-TCP wystepuje takze przy 1040 cm
i naktada sie na charakterystyczne sygnaty dla grupy
C-0O-C. Zaobserwowane niewielkie pasma w zakresie 1700-
1450 cm™ potwierdzity obecnosé fazy Ca-O w strukturze [21].
Na widmach brakuje charakterystycznego dla MDI sygnatu
przy 2270 cm', co $wiadczy o catkowitym przereagowaniu
grup izocyjanianowych. W otrzymanych kompozytach na
bazie poliuretanéw faza ceramiczna 3-TCP jest powigzana
poprzez oddziatywania fizyczne z polimerem. W widmach
IR nie stwierdzono obecnosci wigzan chemicznych pomie-
dzy poliuretanem i B-TCP [22, 23].

Na histogramach (RYS. 2) przedstawiono ilo$¢ poréw
majacych srednice w poszczegodlnych przedziatach.

Dla badanych uktadéw zaobserwowano nieregularne
pory o $redniej Srednicy ok. 800 ym w probkach nie zawie-
rajgcych B-TCP lub mate jego ilosci. Catkowita porowato$¢
otrzymanych pianek wynosita 65-75%. Zaobserwowano,
ze dodatek B-TCP znaczgco wptywat na srednig wiel-
kos¢ porow. We wszystkich probkach wystepowaty pory
o $rednicy w zakresie 200-400 ym (RYS. 2). Najmniejsze
pory zaobserwowano w probce o zawartosci 40% B-TCP.
Badania prowadzone przez Turhani [24] wykazaly, ze
zarowno stopien miedzypotaczen, jak i rozmiary poréw
determinuja penetracje i proliferacje komérek wewnatrz po-
rowatych rusztowan o osteokonduktywnych wtasciwosciach.
W Swietle wynikéw badan przedstawionych w literaturze
mozna przypuszczacé, iz otwarta porowata struktura otrzy-
manych materiatéw, a w szczegolnosci rozmiary poréow
moga sprzyja¢ wzrostowi nowej tkanki kostnej. W probkach
wraz ze wzrostem zawartosci B-TCP widoczne sg zmiany
rozktadu srednic poréw. W prébkach zawierajacych 40%
oraz 60% B-TCP zakres S$rednic poréw jest najwezszy.
W catej serii badanych kompozytéw oprocz probki zawie-
rajacej 20% B-TCP najwigekszy udziat miaty pory o $rednicy
w zakresie 200-400 ym, ktéry jest najkorzystniejszy dla
celéw regeneraciji tkanki kostnej. Jedynie w probce zawiera-
jacej 60% B-TCP nie byto poréw o Srednicy ponizej 200 ym,
ktére to sprzyjatyby tworzeniu tkanki widknisto-naczynio-
wej. Otrzymane wyniki wskazujg na mozliwo$¢ wptywu
na $rednice porow poprzez dodatek roznej ilosci B-TCP,
a Srednice porow w otrzymanych materiatach sg optymalne
dla zastosowan ortopedycznych [25].
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RYS. 1. Widma FTIR dla otrzymanych kompozytow
o zawartosciach B-TCP: a) 0%, b) 20%, c) 40%,
d) 60%, e) 80%.
FIG. 1. FTIR spectra of the fabricated composites
with B-TCP content of: a) 0%, b) 20%, c) 40%,
d) 60%, e) 80%.

Constant intensity of the above mentioned peaks confirmed
constant soft segment content in all composite samples.
Additionally increasing peak intensities at 1039-1023 cm,
603 cm, 560 cm! were observed with the increasing 3-TCP
content. These are typical peaks derived from bending and
stretching vibrations of the PO,* group [20]. Strong peak at
1040 cm™ also derives from B-TCP and it overlaps another
one derived from vibrations of the C-O-C group. Bands over
the range of 1700-1450 cm™* confirmed presence of the Ca-O
phase in structure [21]. As expected, the isocyanate stretch
at 2270 cm™ was absent in the composites indicating that the
isocyanate groups have completely reacted. The ceramic
phase is connected with polymer via physical interaction.
Infrared spectra didn’t show presence of chemical bindings
between polyurethane chains and B-TCP [22, 23].

Pore diameters are presented in different size ranges
(FIG. 2).

Samples with the lower contents of B-TCP exhibited
irregular pores having an average diameter of about 800 uym.
Total porosity of the obtained samples amounted to 65-75%.
The addition of B-TCP had a significant effect on average
pore size. All composite samples contained pores of about
200-400 pm (FIG. 2). The smallest pores were observed in
samples containing 40% B-TCP. According to Turhani [24]
both the extent of pore interconnectivity and pore sizes de-
terminated cellular penetration and proliferation within osteo-
conductive porous scaffolds. Having taken porous structure
of the obtained composite sponges into consideration, they
have potential for orthopaedic tissue engineering applica-
tions. Based on recent results interconnected porosity is
supposed to favour new bone tissue growth. Samples with
different B-TCP content exhibited different pore size distribu-
tion. Samples containing 40% and 60% B-TCP have been
noticed to possess the narrowest pore diameter range. Pore
diameters in the range of 200-400 um showed the biggest
percentage share in all samples apart from the one contain-
ing 20% B-TCP. In sample containing 60% B-TCP, there
were no pore diameters smaller than 200 um which could
favour the fibrovascular tissue formation. Pore diameters in
the range of 200-400 um have been proved to be profitable
for bone tissue regeneration. The obtained results indicated
a possibility of influence on pore diameters via different
B-TCP content and the pore diameters are optimal for
orthopaedic applications [25].
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RYS. 2. Rozktad wielkosci porow w kompozytach o zawartosci 3-TCP: a) 0%, b) 20%, c) 40%, d) 60%, e) 80%.
FIG. 2. Pore size distribution of composite samples with B-TCP content of: a) 0%, b) 20%, c) 40%, d) 60%, e) 80%.

Catkowita porowatos¢ zostata obliczona na podstawie
pomiaru powierzchni poréw widocznych w przekroju probki,
ktorg odniesiono do catej powierzchni analizowanego prze-
kroju — RYS. 3. Do oznaczenia porowato$ci postuzono sie
procedurg opisang w literaturze [26]. Prébka bez dodatku
B-TCP charakteryzowata sie najwiekszg porowatoscia.
Probki o zawartosciach B-TCP od 20% do 80% charaktery-
zowaty sie mniejszg porowatoscig w stosunku do probki bez
dodatku B-TCP jednak stopniowo rosnaca. Prébki zawieraja-
ce 60% oraz 80% B-TCP wykazywaty tg samg porowatosc.
Otrzymane wyniki wskazuja, ze poprzez dodatek ré6znych
ilosci B-TCP mozna wptywac¢ na catkowitg porowatosc¢.

Porosity was calculated on the basis of measurement
of pore surfaces visible on the cross section in relation to
the whole surface of the analyzed cross section — FIG. 3.
Procedure described in the literature [26] was used for po-
rosity determination. Samples without 3-TCP exhibited the
biggest porosity. Samples containing B-TCP in the range of
20%-80% demonstrated lower porosities which gradually
increased with increasing B-TCP content. Samples con-
taining 60% and 80% B-TCP exhibited the same porosity.
Porosity might be influenced by addition of different amounts
of B-TCP according to the obtained results.
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RYS. 4. Obliczony modut Younga na $ciskanie.
FIG. 4. Calculated Young’s modulus in compre-
ssion tests.

Obliczony modut Younga dla préobek poddawanych
na sucho prébie na $ciskanie wyznaczano na podstawie
zaleznosci naprezenia od odksztatcenia (RYS. 4). Zaob-
serwowano, ze dodatek B-TCP powodowat zwiekszenie
sztywnosci materiatu z drugiej strony jednak wptywat na
wielkosci porow, co jest zgodne z danymi literaturowymi
[15,27]. Zaréwno catkowita porowatosé, jak i rozktad wiel-
kosci porow mialy wptyw na wtasciwosci mechaniczne
kompozytéw. Tendencja wzrostu modutu wraz ze wzrostem
zawartosci ceramiki w kompozycie zostata potwierdzona
rébwniez w badaniach prowadzonych przez Yamadi [28].
Badania pokazaty, iz kompozyty o zawartosci 3-TCP
40-60% wykazywaty najwiekszy modut, natomiast probka
zawierajgca 80% B-TCP miata mniejszy modut w stosunku
do tych o zawartosci B-TCP 40%-60%.

Nastepnie oznaczono ilos¢ wody, ktéra wnikneta do
materiatu poprzez okreslenie wzrostu masy probki po
7 dniowej inkubacji w wodzie. Okreslenie nasigkliwosci
pozwala przewidzie¢ w jaki sposdb zmienia sie struktura
materiatu w srodowisku wodnym - materiat o duzej nasig-
kliwosci szybciej i tatwiej ulega degradacji w warunkach
in vivo [29]. Dodatek B-TCP w niektérych kompozytach
wptywa na zwiekszenie nasigkliwosci, co zostato potwier-
dzone w badaniach wykonanych przez Yong Bok Kim
[30] oraz Raju Adhikari [15] z zespotami. Dla badanych
prébek nasigkliwo$¢ zalezata od iloSci wprowadzonego
B-TCP - RYS. 5. Ze wzgledu na hydrofilowos¢ poli(glikolu
etylenowego) probki bez mikroczastek ceramiki 3-TCP lub
z mniejszymi jej ilosciami mogty pochtania¢ wigksze iloSci
wody w poréwnaniu do probek gdzie zawartos¢ ceramiki
byta wieksza. Przedstawione wyniki mogg Swiadczy¢
o mniejszej hydrofilowosci jaka wykazuje ceramika 3-TCP
w porownaniu do poli(glikolu etylenowego [22,31].

Nastepnie przeprowadzono wstepng ocene bioaktywno-
$ci otrzymanych uktadéw. Bioaktywno$¢ definiowana jest wg
literatury jako zdoIno$¢ materiatu do wywotania specyficznej
odpowiedzi na granicy faz tkanka-implant co skutkuje utwo-
rzeniem wigzania chemicznego pomiedzy materiatem i zywa,
tkankg [32]. Przez okres 2 tygodni prowadzono inkubacje
prébek w SBF, po czym obserwowano ich powierzchnie za
pomoca skaningowego mikroskopu elektronowego (RYS. 6).
Na powierzchni wszystkich badanych prébek po inkubacji
w SBF stwierdzono obecnos$¢ apatytéw. Zaobserwowano, ze
intensywnos$¢ wzrostu silnie zalezata od stanu powierzchni
materiatu. Materiat bez B-TCP jest bardziej gtadki, przez
€O na jego powierzchni w wiekszosci nie zaobserwowano
struktur apatytowych. W przypadku prébki zawierajacej
60% B-TCP materiat pokrywa warstwa apatytu zaréwno
we wnetrzach poréw jak i na powierzchniach przekroju.
Spowodowane byto to duzg chropowatoscig powierzchni
wywotang przez obecnos¢ mikroczastek B-TCP. W bada-
niach potwierdzono pozytywny wptyw B-TCP na wzrost
bioaktywnosci otrzymanych kompozytow [14].

RYS. 5. Nasigkliwos¢ okreslona dla probek na
podstawie przyrostu masy.
FIG. 5. Soaking pliancy determined upon mass
increase during incubation.

Compression testing was used to determine the stress/
strain behaviour of composite sponges. The tangent modu-
lus of the initial, linear portion of a stress-strain curve is called
Young’s modulus. It was experimentally determined from the
slope of a stress-strain curve created during compression
tests conducted on dry samples (FIG. 4). Addition of 3-TCP
was observed to increase material’s stiffness and had effect
on pore sizes what is compliant with references [15,27].
Both total porosity and pore size distribution influenced me-
chanical properties of composites. The modulus was found
to increase with increasing ceramics content. The same
tendency was observed by Yamadi [28]. Samples contain-
ing 40-60% B-TCP exhibited the largest Young’s modulus,
while the one containing 80% B-TCP had lower modulus in
comparison with those with B-TCP 40%-60%.

The weight gain during soaking process was determined.
Water-holding capacity assessment allowed to predict the
in vivo deformation behaviour [29]. Big absorption capacity
makes materials more prone to in vivo degradation. 3-TCP
tends to increase water uptake what was also confirmed
by Yong Bok Kim et al. [30] and Raju Adhikari et al. [15].
Absorption capacity depended on 3-TCP content in studied
samples - FIG. 5. Due to hydrophilicity of poly(ethylene
glycol), samples without and containing smaller amounts of
B-TCP could absorb more amounts of water in comparison
with those containing more ceramics. Presented results
can prove lower hydrophilicity of 3-TCP in comparison with
polyethylene glycol [22,31].

Bioactivity is defined as the ability of a material to elicit
a specific response at the implant-tissue interface causing
chemical binding generation between the material and the
living tissue [32]. One-week incubation in SBF was carried
out and then samples were observed using scanning elec-
tron microscope (FIG. 6) in order to confirm presence of
apatites on their surface. SEM micrographs allowed to view
apatites formed on the surface. Quantity of the apatites also
depended on surface roughness. Sample without B-TCP
was smoother thus apatites were found in small quantities.
When it comes to sample containing 60% B-TCP, the mate-
rial was covered with an abundant apatite layer both within
the pores and on the surface. Large roughness, which was
caused by the presence of B-TCP microparticles, facilitated
apatites formation. Research confirmed the positive impact
of B-TCP on improvement of bioactivity of the obtained
composite samples [14].
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RYS. 6. Mikrofotografie SEM i wyniki analizy EDX przekroju kompozytéw przed inkubacja: a) 0% B-TCP,
c) 60% B-TCP, oraz po inkubacji b) 0% B-TCP, d) 60% B-TCP.

FIG. 6. SEM micrographs and EDX results of cross-section of composites before incubation: a) 0% B-TCP,
c) 60% B-TCP, and after incubation: b) 0% B-TCP, d) 60% B-TCP.

Whioski

W niniejszej pracy otrzymano serie porowatych kom-
pozytéw zawierajgcych B-TCP o osnowie poliuretanowej
dodatkowo modyfikowanych sulfonowanym olejem rycy-
nowym oraz stearynianem wapnia. Przeprowadzono cha-
rakterystyke otrzymanych materiatéw kompozytowych pod
katem wptywu dodatku bioaktywnej ceramiki na wtasciwosci
zaréwno fizykochemiczne, jak i biologiczne kompozytéw.
Za pomocq spektroskopii w podczerwieni potwierdzono
strukture poliuretanéw oraz brak wigzarn chemicznych po-
miedzy napetniaczem a osnowg polimerowg. Potwierdzo-
no, ze poprzez zmiane ilosci dodawanego B-TCP mozna
wptywac zaréwno na srednice poréw, jak i ich rozktad oraz
catkowitg porowato$¢. Zmianie ulegajg rowniez wtasciwo-
$ci mechaniczne. Testy w warunkach in vitro potwierdzity
pozytywny wptyw dodatku ceramiki na wstepng ocene bio-
aktywnosci w warunkach in vitro otrzymanych materiatow.
Wprowadzenie SCO i CS pozwolito na uzyskanie materiatéw
kompozytowych o pozadanej porowatosci i jednolitych wias-
ciwosciach w catej objetosci pianki w poréwnaniu do prébek
bez dodatku SCO i CS [33]. Otrzymane wyniki wskazujg na
celowos¢ dalszych badan, m.in. optymalizacji warunkow
prowadzenia reakcji i wprowadzenia kolejnych modyfikaciji
w celu otrzymania materiatéw o optymalnych wiasciwos-
ciach do zastosowan ortopedycznych wprowadzanych do
organizmu iniekcyjnie.
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Conclusions

The aim of this study was to fabricate a series of porous
polyurethane composites containing B-TCP additionally
modified with sulphonated castor oil and calcium stearate.
Characteristics of materials has been carried out consider-
ing the influence of bioactive ceramics on physicochemical
and biological properties. Infrared spectroscopy confirmed
structure of polyurethanes and lack of chemical bindings be-
tween filler and polymer matrix. Different amounts of added
B-TCP may influence pore diameter, pore size distribution
and porosity. Mechanical properties also undergo changes.
In vitro tests for preliminary assessment of bioactivity
confirmed positive influence of ceramics on apatite forma-
tion. Addition of SCO and CS allowed to obtain composite
materials of desirable porosity and uniform properties over
the whole volume of foam in comparison to samples unmodi-
fied with SCO and CS [33]. Obtained results justify further
investigation on i.a. optimization of reaction conditions and
incorporation of another modifications in order to obtain
materials of optimal properties for orthopaedic applications
which might be injected into the organism.
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