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In hard tissue surgery, i.e. orthopaedics, traumatology, 
cranial, maxillofacial and dental surgery, metallic material for 
construction of bone implants cannot be avoided, because 
these implants are often exposed to a high load and mechan-
ical stress. Ceramic materials are usually too brittle for these 
applications, and polymers are too elastic, unless they are 
reinforced with metallic, ceramic or carbon components [1-3]. 
Thus, the number of operations requiring metallic implants 
is continuously increasing. It is often desirable if the bone-
contacting surface of the implant enables tight conjunction 
of the implant with the surrounding bone. In other words, 
the implant should have the primary and secondary stability. 
The primary stability is determined mainly by the shape of 
the implant and the quality of the bone preparation, but its 
duration is limited to several weeks or months. For exam-
ple, in hip endoprostheses, the primary stability is limited to  
3 months. The secondary stability comes after the primary 
stability, and is due by the bone tissue ingrowth into the 
surface structure of the implant. Therefore, the secondary 
stability strongly depends on the surface properties of the 
endoprosthesis. If a high secondary stability is achieved, 
a good and painless function and durability of an implant 
can be expected, completely without or with considerably 
delayed revision surgery and need of reimplantation. 

In order to obtain the secondary stability of bone implants, 
i.e. its integration with the surrounding bone tissue, many sur-
face treatments have been experimentally developed (with 
participating of our group), such as grinding, polishing [4],  
electric discharge machining, shot peening, acid etching 
[5-7], oxidation procedures [8,9], or ion implantation [10]. 
Some of these modifications have been also introduced 
into clinical practice (mostly for dental implants), e.g. elec-
tric discharge machining [11], acid etching alone [12] or in 
combination with sandblasting [13], microarc oxidation [14] 
and CO ion implantation [15].

Although some of the mentioned modifications, e.g. 
polishing, electric discharge machining or sandblasting, 
strengthened the material surface, these modifications, 
which are mostly referred as subtractive, i.e. degrading 
or reducing the material surface layer, are not able to fully 
prevent the release of cytotoxic ions and wear particles 
from the bulk material of the bone implant. Clinically used 
metallic bone implants are usually made of Ti (mainly 
stomatologic implants [11,13]), Ti-6Al-4V alloy (total hip 
arthroplasty [16], craniomaxillofacial surgery [17]), Co-Cr-
Mo alloys [18,19] and stainless steel [20]. When exposed to 
load and corrosive biological environments, these materials 
can release cytotoxic and immunogenic ions, which can 
damage the adjacent and remote tissues and thus cause 
the implant failure or systemic diseases (e.g. neurode-
generative diseases caused by Al, carcinogenicity of Cr).  
These ions have been detected in the blood of patients with 
bone implants [18,19]. Even titanium, which is generally 
considered as highly biocompatible metal, caused allergy 
in stomatologic and other patients [21]. 

The release of ions and wear particles from the bone 
implants could be effectively prevented by a strong, 
continuous, non-permeable and biocompatible coating, 
well-adhering to the bulk material. Clinically used coatings 
include e.g. zirconium [18], hydroxyapatite [22], bioactive 
glass [23], apatite-wollastonite-containing ceramics [24], 
titanium dioxide [25], or biphosphonate coating [26]. Other 
promising coatings are nanocrystalline diamond (NCD) films 
developed in our earlier studies [27-30].

FIG. 1. Morphology of a nanocrystalline diamond film (NCD) evaluated by atomic force microscopy (AFM), 
picture 1 x 1 μm (A), and the adhesion of primary human osteoblasts on H-terminated (B) and O-terminated 
(C) NCD films. The cells were stained for talin (green, immunofluorescence), actin (red, phalloidin/TRITC), and 
DNA (blue, DAPI). Scale bar = 25 μm.

A B C
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FIG. 2. Number of human osteoblast-like MG-63 cells (A), concentration of early markers of osteogenic cell 
differentiation collagen I (B) and alkaline phosphatase (C), concentration of integrin-associated focal adhesion 
protein vinculin (D), adsorption of collagen I, conjugated with Texas Red C2-Maleimide, on the tested materials 
after 2 h at room temperature (E) and concentration of osteocalcin, a marker of late osteogenic differentiation 
(F) in MG-63 cells on day 7 after seeding on polystyrene culture dishes (PS), pure NCD films (NCD_0) and NCD 
films with B:C ratio of 133, 1000 or 6700 ppm (B_133, B_1000 and B_6700, respectively). Mean ± S.E.M. from  
3 experiments. ANOVA, Student-Newman-Keuls Method. Statistical significance: I, II, III, IV: p≤0.05 compared to the 
group labeled with the same Roman number.



4 In general, nanostructured substrates are considered 
as extraordinary suitable cell carriers for implantology and 
tissue engineering. The nanoscale irregularities on their 
surface mimic the nanoarchitecture of the native extracel-
lular matrix (ECM) molecules, e.g. nano-sized irregularities 
in these molecules, e.g. folded (wavy) or helical structure, 
branching etc. Nanoscale irregularities enlarge the surface 
area of a material and also increase its wettability. On nanor-
ough surfaces, the cell adhesion-mediating ECM molecules, 
such as vitronectin, fibronectin, collagen or laminin, are 
spontaneously adsorbed in a bioactive geometrical confor-
mation, which allow binding between specific sites in these 
molecules, e.g. RGD-containing amino acid sequences, 
and cell adhesion receptors. In addition, it is believed that 
among the cell adhesion-mediating molecules, nanorough 
surfaces adsorb preferentially vitronectin (due to its relatively 
small and linear molecules), which is recognized prefer-
entially by osteoblasts through the amino acid sequence 
KRSR, specific for osteoblast binding [31-34]. Thus, the 
nanostructured surfaces are much more suitable for bone 
implants and bone tissue engineering than conventional flat 
or microstructured substrates.

In accordance with these ideas, in our earlier studies 
conducted in vitro, as well as in studies by other authors, 
the NCD films proved as excellent substrates supporting 
the adhesion, growth, viability and metabolic activity of hu-
man osteoblast-like cell MG-63 and Saos-2 cells [27-30], 
and also their osteogenic differentiation, as indicated by an 
increased activity of alkaline phosphatase [35,36], produc-
tion of osteocalcin, i.e. an ECM glycoprotein binding calcium 
[30], and ECM mineralization [36]. The biocompatibility and 
bioactivity of NCD can be further enhanced by its termina-
tion with specific atoms and chemical functional groups, 
e.g. oxygen, which increases the material surface wetta-
billity, and thus the adsorption of cell adhesion-mediating 
molecules and cell colonization [37,38]. In our experiments, 
the O-terminated NCD coatings promoted the proliferation, 
synthesis of collagen I, and calcium deposition in human 
osteoblast-like Saos-2 cells. Primary human osteoblasts 
showed better developed talin-containing focal adhesion 
plaques and actin cytoskeleton on O-terminated than on 
H-terminated NCD films (FIG. 1).

The oxygen termination can be further utilized for im-
mobilization of biologically active molecules promoting bone 
tissue formation, such as bone morphogenetic protein-2 
(BMP-2). Primary human bone marrow mesenchymal stro-
mal cells cultured on these substrates strongly activated 
the expression of osteogenic markers, and when inserted 
into sheep calvaria, the implant showed enhanced osse-
ointegration [39]. Osteogenic cell differentiation can be also 
supported by BMP-7, which is approved for clinical use in 
the Czech Republic in the form of commercially available 
preparation Osigraft [40,41].

Another possibility how to increase the NCD bioactivity 
is doping the NCD with boron. Boron induces electrical 
conductivity of NCD films, and thus enables electrical 
stimulation of osteoblasts, which accelerates osteogenic 
cell differentiation, and finally integration of the implant into 
the bone [42,43]. In our experiments, boron-doped NCD 
films were prepared with the B:C ratio of 133, 1000 and 
6700 ppm. The NCD films doped with the low and medium 
B:C ratio (i.e., 133 and 1000 ppm of B) showed the most 
pronounced increase in the number of human osteoblast-
like MG-63 cells in 7-day-old cultures. As measured by an 
enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) per mg of 
total protein, the cells on NCD with the B:C ratio of 133 and 
1000 ppm also contained the highest concentrations of col-
lagen I and alkaline phosphatase, respectively. On the NCD 
films with the B:C ratio of 6700 ppm, the cells contained the 
highest concentration of focal adhesion protein vinculin, 
and the highest amount of collagen I was adsorbed. The 
concentration of osteocalcin also increased with increasing 
level of boron doping (FIG. 2). 

In addition, due to their strength, continuity, mechani-
cal resistance and chemical stability, the NCD films could 
prevent the release of harmful ions from metallic implants.  
In our studies, the NCD films coated hermetically silicon 
substrates and fully prevented their cytotoxicity in vitro, 
which was clearly apparent in bare Si substrates [28]. 

Thus, it is of worth to test the NCD films in preclinical 
studies on laboratory animals and to introduce in future 
these coating into clinical practice, at least in the case of 
stomatological and other small implants (due to a still rela-
tively high cost of these coatings). 
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Streszczenie

Enzymatyczna mineralizacja hydrożeli jest obiecu-
jącym sposobem uzyskiwania materiałów do leczenia 
ubytków tkanki kostnej. Dzięki wytworzeniu wewnątrz 
materiału fosforanów wapnia (CaP), hydrożele stają 
się sztywniejsze, przez co bardziej odpowiednie do 
regeneracji tkanki kostnej.

W przedstawionych badanych hydrożele z gumy 
gellan (GG) zawierające enzym – fosfatazę alkaliczną 
(ALP, 0,5 mg/ml) były mineralizowane poprzez inku-
bację w roztworze glicerofosforanu wapnia (CaGP). 
Porównano trzy różne stężenia GG: 0,7; 1,2 i 1,6%. 
W celu oceny zawartości CaP oznaczono suchą masę 
mineralizowanych próbek. Rozmieszczenie fazy mi-
neralnej obserwowano w mikroskopie świetlnym na 
przekrojach. Przeprowadzono również testy mecha-
niczne w próbie ściskania. W badaniach komórkowych 
komórki osteoblastopodobne MG-63 hodowano na 
powierzchni materiałów jak i na przekrojach w okresie 
1 oraz 7 dni. Żywotność komórek oznaczono przy 
pomocy barwienia live/dead.

Badania mechaniczne wykazały znacznie wyższy 
moduł Younga w przypadku materiałów zmineralizo-
wanych w porównaniu z czystymi hydrożelami jednak 
wzrost ten nie był tak wyraźny dla hydrożeli o wyższym 
stężeniu GG. Z powodu wypłukiwania ALP, rozmiesz-
czenie fazy mineralnej w obrębie próbek nie było 
jednorodne: większość CaP tworzyła się wewnątrz 
materiału. Obecność fazy mineralnej sprzyjała adhezji 
komórek MG-63 do materiału, ich rozpłaszczeniu jak 
również przeżywalności.

Słowa kluczowe: hydrożel, kompozyt, mineralizacja, 
fosfataza alkaliczna

[Inżynieria Biomateriałów 125 (2014) 6-12] 
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Abstract

Enzymatic mineralization of hydrogels is a pro-
mising approach to obtain new materials for the 
treatment of bone tissue defects. Thanks to creation 
of calcium phosphates (CaP) inside the material, the 
hydrogel becomes more rigid and therefore more 
suitable for bone tissue replacement.

In this study, gellan gum (GG) hydrogels containing 
the enzyme alkaline phosphatase (ALP, 0.5 mg/ml) 
were mineralized by incubation in mineralization so-
lutions of calcium glycerophosphate (CaGP). Three 
different concentrations of GG were compared: 0.7, 
1.2 and 1.6% (w/v). In order to assess amount of CaP 
formed, dry mass percentage was calculated while 
distribution of mineral phase was observed by light 
microscopy. Mechanical tests in compression mode 
were also carried out. Osteoblast-like MG-63 cells 
were cultured for 1 and 7 days on the surface and 
cross-sections of mineralized and non-mineralized 
samples. Viability of cells was measured by live/dead 
staining. 

Mechanical testing revealed that Young’s modulus 
of mineralized hydrogels was much higher than un-
mineralized hydrogels. However, this increase was 
not particularly pronounced for samples of higher 
GG content. Due to ALP leaching, the distribution of 
minerals was inhomogeneous: most of the mineral 
phase was formed inside the material. The presence 
of CaP in mineralized samples promoted attachment, 
spreading and viability of MG-63 cells. 

Keywords: hydrogel, composite, mineralization, 
alkaline phosphatise

[Engineering of Biomaterials 125 (2014) 6-12] 



7Wstęp

Guma gellan (GG) jest wiążącym wapń, anionowym po-
lisacharydem wytwarzanym przez bakterie (Sphingomonas 
elodea) w procesie fermentacji tlenowej. W skład GG wcho-
dzą powtarzające się jednostki tetrasacharydowe zbudowa-
ne z glukozy, kwasu glukuronowego i ramanozy w stosunku 
2:1:1. [1,2]. GG jest szeroko wykorzystywana w przemyśle 
spożywczym oraz farmaceutycznym [3]; ostatnio stosowa-
na jest także jako materiał do regeneracji chrząstki [4-6]. 
GG stosowano też w charakterze rusztowania do inżynierii 
tkankowej, jako nośnik leków oraz materiał wstrzykiwany. 
Zaletą GG jest niski koszt, wysoka biozgodność, biodegra-
dowalność, niska toksyczność produktów rozkładu oraz 
to, że nie jest to produkt pochodzenia zwierzęcego. Jedną  
z głównych wad GG w kontekście zastosowań w regeneracji 
tkanki kostnej jest jej słaba wytrzymałość mechaniczna 
[1,3,7]. W prowadzonych ostatnio badaniach postuluje się 
wprowadzenie do żelu fazy nieorganicznej w postaci nano-
cząstek apatytowego fosforanu wapnia mogącego swoją 
strukturą przypominać nanostrukturę tkanki kostnej [8].

Mineralizacja GG fosforanem wapnia odbywa się poprzez 
inkubację w roztworze glicerofosforanu wapnia (CaGP) przy 
jednoczesnej obecności w żelu enzymu – fosfatazy alka-
licznej (ALP). ALP katalizuje uwalnianie grupy fosforanowej  
z CaGP, co zwiększa lokalne stężenie jonów fosforanowych 
i umożliwia precypitację nierozpuszczalnych soli fosfora-
nowych [8,9].

Fizyczne oraz biologiczne właściwości enzymatycznie 
mineralizowanej gumy gellan w charakterze zastosowań 
do tkanki kostnej były badane przez Douglasa i wsp. [9,10].  
W pierwszej pracy podatność na mineralizację oraz sztyw-
ność żeli z 0,7% GG poprawiano przez wprowadzenie 
polidopaminy (PDA) [9]. W drugiej pracy materiał mineralizo-
wano fosforanem wapnia oraz fosforanem magnezu (MgP) 
poprzez inkubację CaGP oraz glicerofosforanie magnezu 
(MgGP) [10]. Obecność MgP oraz PDA w zmineralizowa-
nych żelach sprzyjała adhezji i poprawiała przeżywalność 
komórek osteoblastycznych (MC3T3-E1) nie powodując 
jednocześnie pogorszenia cytozgodności materiału.

Celem niniejszych badań było lepsze zrozumienie pro-
cesu enzymatycznej mineralizacji GG, przede wszystkim  
w kontekście rozlokowania fazy mineralnej oraz jej stabilności 
w obrębie materiału. W tym celu żele o różnych stężeniach 
GG (0,7; 1,2; 1,6% GG) i zawartości ALP równej 0,5 mg/ml, 
tj. niższej niż wykorzystywanej w pracach Douglasa i in.  
(2,5 mg/ml), poddano procesowi mineralizacji. Następnie 
analizowano ich właściwości zaraz po mineralizacji, a także 
po 7 dniowej inkubacji w wodzie. Dodatkowo przeprowadzo-
no badania biologiczne z wykorzystaniem komórek osteo-
blastopodobnych MG-63 hodując je na powierzchni oraz na 
przekrojach zmineralizowanych materiałów. Badania te miały 
na celu stwierdzenie czy obecność fazy mineralnej wpływa 
na adhezję i przeżywalność komórek.

Materiały i metody

Przygotowanie żelu
Hydrożele GG (Gelzan™ CM, G1910, Sigma-Aldrich) 

zawierające ALP (P7640, Sigma-Aldrich) przygotowano 
przez ogrzanie wodnego roztworu GG do temp. 90oC oraz 
dodanie CaCl2 (0,03% w/v) jako czynnika sieciującego [6]. 
Po schłodzeniu do 50oC dodano ALP (0,5 mg/ml), a roztwór 
wylano na płytki Petriego i pozostawiono do ochłodzenia.  
Po żelifikacji z żeli przy pomocy wycinaka wycięto cylin-
dryczne próbki (12 i 4 mm średnicy, 4 mm wysokości). 
Przygotowano sześć rodzajów próbek: 0,7; 1,2; 1,6% GG 
z 0,5 mg/ml ALP oraz bez ALP.

Introduction

Gellan gum (GG) is an anionic calcium-binding polysac-
charide produced by bacteria (Sphingomonas elodea) during 
aerobic fermentation. It consists of repeating tetrasacharide 
units of glucose, glucuronic acid and rhamnose in a 2:1:1 
ratio [1,2]. It is widely used in the food and pharmaceutical 
industries [3] and more recently it has been used as a hydro-
gel biomaterial for cartilage regeneration [4-6]. GG has been 
applied as a tissue engineering scaffold for controlled drug 
delivery and as an injectable material. Further advantages 
of GG are its low cost, high biocompatibility, biodegradabilty 
and the low toxicity of its by-products, as well as the fact 
that it is not animal-derived, avoiding regulatory concerns.  
One of the main disadvantages concerning the application of 
GG as an alternative strategy for bone regeneration is its low 
mechanical strength [1,3,7]. Many studies have explored the 
reinforcement of hydrogels by the use of inorganic phases, 
such as apatitic calcium phosphate (CaP) nanoparticles, 
because they closely resemble the nanostructured mineral 
phase of bone tissue [8].

The mineralization of GG with CaP minerals can be 
achieved by the incorporation of an enzyme, alkaline 
phosphatase (ALP), during incubation in solutions contain-
ing calcium glycerophosphate (CaGP). The ALP uses the 
CaGP as a substrate, cleaving the phosphate and, thereby 
increasing its local concentration, enabling the precipitation 
of insoluble phosphate salts [8,9].

Physical and biological properties of enzymatically min-
eralized GG with a focus on bone regeneration applications 
were studied by Douglas et al [9,10]. Mineralizability and 
stiffness of 0.7% GG gels was enhanced by the incorpora-
tion of polydopamine (PDA) [9]. In a second study CaP 
and magnesium phosphate (MgP) mineral formation in 
0.7% GG hydrogels was performed by incubation in CaGP 
and magnesium glycerophosphate (MgGP) solutions [10].  
The presence of MgP as well as PDA in mineralized samples 
promoted attachment and vitality of osteoblastic MC3T3-E1 
cells and did not negatively impact the materials’ cytocom-
patibility.

The aim of this study was to gain a deeper understand-
ing of mineralization process of GG with CaGP in terms of 
mineral phase distribution and its stability within the material. 
To this end different concentrations of GG (0.7, 1.2, 1.6% 
GG (w/v)) and ALP content (0.5 mg/ml) lower than that 
used by Douglas et al. (2.5 mg/ml) were used to produce 
mineralized hydrogels and the properties of the materials 
were analyzed prior to and after incubation in water for  
7 days. Moreover osteoblast-like MG-63 cells were cultured 
on the outer surfaces as well as on the cross sections of 
mineralized materials to ascertain if differences in mineral 
phase concentrations affect cell adhesion and viability.

Materials and Methods

Gel preparation
GG (Gelzan™ CM, G1910, Sigma-Aldrich) hydrogels 

containing ALP (P7640, Sigma-Aldrich) were prepared by 
heating a GG solution to 90oC and addition of CaCl2 as  
a crosslinker to reach a final CaCl2 concentration of 0.03% 
(w/v) [6]. After cooling to 50oC ALP (0.5 mg/ml) was added, 
the solution was cast on glass Petri dishes at room tem-
perature. After gelation cylindrical hydrogels samples (12 or  
4 mm in diameter, 4 mm in height) were cut out with a hole 
punch. Six types of the samples were prepared: 0.7, 1.2, 
1.6% GG with 0.5 mg/ml ALP and without ALP.



8 Uwalnianie ALP
Aby ocenić ubytek białka z żelu, próbki żeli GG (4 mm 

średnicy i 4 mm wysokości) inkubowano w 200 µl wody 
destylowanej. Dla każdego punktu czasowego 80 µl eluatu 
przenoszono do dołka płytki 96-dołkowej i dopełniano 80 µl  
odczynnika BCA (5 ml kwasu bicynchoninowego, 20 mg 
bezwodnego siarczanu (II) miedzi - oba z Sigma-Aldrich  
i 500 µl H2O). Absorbancję roztworu mierzono przy 570 nm 
po 30 min inkubacji. Do sporządzenia krzywej kalibracyj-
nej, użyto pięć różnych stężeń ALP (0 mg/ml, 0,05 mg/ml,  
0,25 mg/ml, 0,5 mg/ml and 2,5 mg/ml ).

Mineralizacja
Próbki inkubowano 14 dni w roztworze 0.1 M CaGP 

(50043, Sigma-Aldrich) w temperaturze pokojowej. Roztwór 
CaGP wymieniano co drugi dzień. Po mineralizacji, żele 
przemyto wodą dejonizowaną a następnie inkubowano  
w wodzie dejonizowanej 1 dzień w celu wypłukania pozo-
stałości CaGP, jak również 7 dni w cel oceny stabilności 
fazy mineralnej.

Testy mechaniczne
Próbki hydrożeli (n=6) poddano testom mechanicznym 

na ściskanie na uniwersalnej maszynie wytrzymałościowej 
(Zwick 1435). Test przeprowadzono z szybkością ściskania 
2 mm/min. Bazując na uzyskanej zależności naprężenie-
-odkształcenie moduł Younga wyznaczano z liniowego 
fragmentu krzywej (zakres w przedziale 0,2 do 5 N).

Sucha masa
Aby oznaczyć zawartość fazy mineralnej wyznaczono % 

suchej masy. Próbki ważono na mokro zaraz po minerali-
zacji (m1) oraz po suszeniu w temp. 37°C przez okres 2 dni 
(m2). Procent suchej masy (dmp) wyznaczono w oparciu  
o następujący wzór: dmp=(m2/m1)∙100%.

Badania biologiczne
Przekroje próbek (niezmineralizowanych – GG oraz 

zmineralizowanych – GG+ALP) uzyskano przez przecię-
cie cylindrycznej próbki na pół równolegle do podstawy 
cylindra. Próbki wysterylizowano pod UV przez 20 min  
(10 min z każdej strony), a następnie umieszczono  
w płytkach 24-dołkowych i inkubowano przez 2 h w 37oC 
w medium hodowlanym (DMEM, ATTC) z 10% FBS, 1% 
peniciliny/streptomycyny i 2 mM L-glutaminy. Następnie, 
200 µl zawiesiny komórek MG-63 (3x104 komórek) nanie-
siono na powierzchnię każdej próbki. Po 10 min, dodano 
800 µl DMEM. Komórki hodowano przez okres 1 oraz 7 dni 
w temp. 37oC i 5% CO2. W celu oceny przeżywalności do 
każdego dołka dodano 1 ml roztworu barwnika (20 ml PBS, 
20 µl kalceiny i 20 µl jodku propidyny, Sigma) i inkubowano 
przez 20 min w temperaturze pokojowej. Po tym czasie wy-
barwione preparaty obserwowano za pomocą mikroskopu 
fluorescencyjnego (Axiovert, Zeiss). 

Wyniki

RYS. 1 przedstawia uwalnianie ALP z próbek GG-ALP 
w czasie 3 dni inkubacji w wodzie. Najbardziej intensywny 
proces uwalniania ALP zaobserwowano w pierwszych go-
dzinach inkubacji. Po 2 godzinach około 50% ALP zostało 
uwolnione z żelu, a po 3 dniach praktycznie całe ALP zo-
stało wypłukane przez wodę. Próbki zawierające 1,6% GG 
wykazywały tendencję do szybszego uwalniania ALP niż 
żele 0,7% i 1,2% GG.

ALP release studies
To evaluate the protein loss, GG disks (4 mm in diameter 

and 4 mm in height) were incubated in 200 µl of water over 
different periods of time. At each time point the water was 
removed and 80 µl were added to one well of a 96-well 
plate. 80 µl of BCA reagent (5 ml bicinchoninic acid solution,  
20 mg of copper II sulfate anhydrous pure - both from Sigma-
Aldrich and 500 µl H2O) were then added and the absorb-
ance was measured at 570 nm after 30 min of incubation. 
For the standard curve, five different concentrations of ALP 
were prepared (0 mg/ml, 0.05 mg/ml, 0.25 mg/ml, 0.5 mg/ml 
and 2.5 mg/ml ).

Mineralization
The samples were incubated in 0.1 M CaGP (50043, 

Sigma-Aldrich) solution at room temperature over 14 days. 
Mineralization medium was changed every other day.  
After mineralization, the gels were rinsed with UHQ-water 
and subsequently incubated in UHQ-water for 1 day with 
the aim of removing residual CaGP and 7 days to assess 
mineral phase stability.

Mechanical test
Hydrogel samples (n=6) were subjected to compressive 

testing in a universal testing machine (Zwick 1435). Samples 
were tested with compressing speed of 2 mm/min. Based 
on the obtained force - strain curve Young’s modulus was 
determined from the linear dependence: from 0.2 to 5 N.

Dry mass
To determine formed mineral content mass change was 

measured. Samples were weighed after incubation (m1) 
and after drying at 37°C for 2 days (m2). The dry mass 
percentage (dmp) was calculated according to the formula: 
dmp=(m2/m1)∙100%.

Cell culture
Cross-sections of the samples (non-mineralized GG and 

mineralized GG+ALP) were prepared by cutting the sam-
ples into halves parallel to the bases of the cylinders. The 
samples were sterilized under UV light for 20 min (10 min 
from each side), placed in 24-well plates and incubated at 
37oC for 2 h in minimal essential medium (DMEM, ATTC), 
supplemented with 10% FBS, 1% penicilin/streptomycin 
and 2 mM L-glutamine. Afterwards, 200 µl of MG-63 cell 
suspension (3x104 cells) were added on the surface of each 
sample. After 10 min, 800 µl of DMEM were added and the 
cells were cultured for 1 and 7 days at 37oC and 5% CO2.  
To assess cell viability, 1 ml of staining solution (20 ml of 
PBS, 20 µl of calcein and 20 µl of propidium iodide, both from 
Sigma) was added to each well and incubated for 20 min at 
room temperature. Afterwards, the samples were observed 
under a fluorescence microscope (Axiovert, Zeiss). 

Results

FIG. 1 shows concentration of ALP released from GG-
ALP samples during 3 days. The most intensive release 
of ALP was observed in the first hour of the experiment.  
After 2 h ~50% of ALP was released and after 3 days practi-
cally all the ALP introduced was leached out. The samples 
with 1.6% GG showed the tendency to release ALP faster 
than those with 0.7% and 1.2% GG.
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RYS. 2 pokazuje przekroje zmineralizowanych próbek 
żeli różniących się stężeniem GG przed oraz po 7 dniowej 
inkubacji w wodzie. Faza mineralna w każdym przypadku 
była ulokowana wewnątrz żelu natomiast powierzchnia prób-
ki pozostawała słabo zmineralizowana. Nie zaobserwowano 
istotnych różnic w pod względem ulokowania fazy mineral-
nej pomiędzy próbkami o poszczególnych stężeniach GG  
(RYS. 1 A,B,C). Próbki po 7 dniowej inkubacji w wodzie 
(RYS. 1 D,E,F) stały się bardziej przezroczyste: jest to 
szczególnie widoczne w przypadku brzegów próbki 1,6% GG  
(RYS. 1 F).

RYS. 3 przedstawia wyniki pomiarów modułów Younga 
niezmineralizowanych i zmineralizowanych żeli GG przed 
oraz po 7 dniach inkubacji wodzie. Dla próbek niezmine-
ralizowanych moduł Younga wzrastał wraz ze wzrostem 
stężenia GG: próbki zawierające 1,6% GG były około 5 
razy sztywniejsze od próbek 0,7% GG. Moczenie w wodzie 
nie wpływało na właściwości mechaniczne tych żeli. Po 
mineralizacji moduły wszystkich materiałów były wyższe, 
jednak największy względny przyrost modułu zanotowano 
w przypadku próbki 0,7% GG. Nie było istotnych różnic 
pomiędzy modułem Younga próbek 0,7 i 1,2% GG, jedynie 
próbka 1,6% GG wykazywała wyraźnie większy moduł od 
pozostałych. Po inkubacji w wodzie istotny statystycznie 
spadek modułu Younga zanotowano dla próbki 0,7% GG. 

FIG. 2 presents cross-sections of mineralized gels with 
different concentrations of GG before and after 7-day in-
cubation in water. In every case, the mineral phase was 
located mostly inside the gel while the regions close to 
the surface were poorly mineralized. There were no visual 
differences in terms of mineral phase distribution just after 
the mineralization process between hydrogels with different 
GG concentrations (FIG. 1 A,B,C). On the other hand the 
samples after incubation in water for 7 days (FIG. 1 D,E,F) 
seemed to be more transparent. This was especially visible 
on the edges of the 1.6% GG sample (FIG. 1 F).

FIG. 3 shows the results of Young’s modulus of non-
mineralized and mineralized GG samples prior and after 
incubation in water for 7 days. For the samples without 
ALP Young’s modulus increased with GG concentration. 
Samples containing 1.6% GG were approximately 5 times 
more rigid than 0.7% GG. Soaking in water did not influence 
mechanical properties of those gels. After mineralization, 
Young’s modulus of every material was higher, although the 
biggest relative gain of this parameter was noted for 0.7% 
GG samples. There was no significant difference in Young’s 
modulus between 0.7 and 1.2% GG after mineralization. 
Only 1.6% GG samples had significantly higher Young’s 
modulus. After incubation in water, a significant drop in 
stiffness was noted in 0.7% GG samples. 

RYS. 1. Stężenie ALP uwalnianej z cylindrycznych próbek GG-ALP po 15 min, 30 min, 1 h, 2 h, 4 h, 8 h, 24 h, 
48 h i 3 dniach inkubacji wodzie (n=3, brak istotnych statystycznie różnic w obrębie poszczególnych grup  
w danym okresie czasu według testu ANOVA). Przerywaną linią zaznaczono maksymalne stężenie ALP w żelu. 
Wykres w postaci wstawki pokazuje kinetykę zmian w pierwszych 300 min inkubacji. 
FIG. 1. Concentration of ALP released from GG-ALP disks after 15 min, 30 min, 1 h, 2 h, 4 h, 8 h, 24 h, 48 h and  
3 days in water (n=3, no significant differences between sample groups at each time point according to  
ANOVA). Dashed line represents concentration for 100% of ALP released. The insert presents ALP release 
kinetics from 0 to 300 min. 

RYS. 2. Przekroje zmineralizowa-
nych próbek żeli o różnym stężeniu 
GG (0,7% - A, D; 1,25% - B, E; 1,6% 
C, F) przed (A, B, C) i po 7 dniowej 
inkubacji w wodzie (D, E, F).
FIG. 2. Cross-sections of mineralized 
GG gels with different concentration 
of GG (0.7% - A, D; 1.25% - B, E; 1.6% 
C, F) before (A, B, C) and after 7-day 
incubation in water (D, E, F).
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Zmiany procentu suchej masy po inkubacji w wodzie 
przedstawiono na RYS. 4. Zanotowano spadek suchej masy 
(około 1%) dla wszystkich próbek nie zawierających ALP po 
inkubacji w wodzie. Sucha masa po mineralizacji była około 
4 krotnie wyższa niż przed mineralizacją dla wszystkich pró-
bek i wynosiła około 8%. Nie zanotowano istotnych różnic 
pod względem procentu suchej masy pomiędzy próbkami  
o różnym stężeniu GG. Po inkubacji w wodzie wszystkie 
próbki wykazywały znaczący spadek suchej masy do 
poziomu około 6% jednak nadal nie stwierdzono istotnych 
statystycznie różnic dla próbek o różnym stężeniu GG.

Obrazy barwienia live/dead komórek hodowanych 
na powierzchni materiałów jak również na przekrojach 
przedstawiono na RYS. 5. Żywe komórki (zabarwione na 
zielono) były obecne na wszystkich badanych materiałach: 
zmineralizowanych oraz niezmineralizowanych. Jednak 
oba typy materiałów charakteryzowały wyraźne różnice w 
morfologii rosnących na nich komórek. Na materiale niezmi-
neralizowanych komórki wykazywały tendencję do wzrostu 
w postaci klastrów (RYS. 5 A,B,F,G) podczas gdy na ma-
teriale zmineralizowanym komórki po 1 dniu były znacznie 
bardziej równomiernie rozmieszczone (RYS. 5 C,D,H,I). 
Jednak w porównaniu z TCPS komórki te były znacznie 
słabiej rozpłaszczone (RYS. 5 E). Po 7 dniach komórki 
przyjmowały bardziej rozpłaszczoną i wydłużoną postać, 
a ich morfologia była zbliżona do tych rosnących na TCPS 
(RYS. 5 E,J). Większą gęstość komórek zanotowano dla 
przekrojów zmineralizowanych próbek (RYS. 5 I) w porów-
naniu z komórkami rosnącymi na powierzchni (RYS. 5 H).

Dry mass changes after mineralization and after incuba-
tion in water are presented in FIG. 4. There was a drop in 
dry mass (approximately 1%) of the GG samples without 
ALP after soaking in water. Dry mass after mineralization 
was approximately four times higher than before mineraliza-
tion for every sample and accounted for approximately 8%. 
There were no significant differences in dry masses after 
mineralization between the samples with different concentra-
tions of GG. After incubation in water a significant decrease 
of dry masses up to 6% was noticed but the differences 
between the samples with various GG concentrations were 
still not significant.

Live/dead staining of the cells cultured on the surface 
of the materials as well as on their cross-sections are pre-
sented in FIG. 5. Live (stained in green) cells were found on 
all samples studied, both mineralized as well as non-miner-
alized. However there were pronounced differences in mor-
phology between these groups. Cells on non-mineralized 
GG gels had a tendency to grow in clusters (FIG. 5 A,B,F,G) 
whereas on mineralized materials cells were more evenly 
separated on day 1 (FIG. 5 C,D,H,I). However their spread-
ing was reduced compared to that on TCPS (FIG. 5 E).  
After day 7 (FIG. 5 H,I) the cells were spreading over the 
surface and their morphology was similar to that on TCPS 
(FIG. 5 E,J). Higher cell density was observed on the 
cross-section of mineralized samples (FIG. 5 I) than on the 
material surface (FIG. 5 H).

RYS. 4. Procent suchej masy zmineralizo-
wanych (GG+ALP) i niezmineralizowanych 
(GG) żeli różniących się stężeniem GG (0,7; 
1,2 i 1,6%) przed oraz po inkubacji w wo-
dzie; (n=6, istotność statystyczna *p< 0.05 
według testu ANOVA).
FIG. 4. Dry mass percentage of mineralized 
(GG+ALP) and non-mineralized (GG) gel 
samples with different concentration of GG 
(0.7, 1.2 and 1.6%) before and after incuba-
tion in water; (n=6, significant differences 
*p< 0.05 according to ANOVA).

RYS. 3. Moduł Younga zmineralizowanych 
(GG+ALP) oraz niezmineralizowanych (GG) 
żeli różniących się stężeniem GG (0,7; 1,2 
and 1,6%) przed oraz po inkubacji w wo-
dzie; (n=6, istotność statystyczna *p< 0.05 
według testu ANOVA).
FIG. 3. Young’s Modulus of mineralized 
(GG+ALP) and non-mineralized (GG) gel 
samples with different concentrations of 
GG (0.7, 1.2 and 1.6%) before and after incu-
bation in water; (n=6, significant difference 
*p< 0.05 according to ANOVA).
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Dyskusja wyników

Testy mechaniczne na ściskanie hydrożeli po 14 dniowej 
mineralizacji w CaGP wykazały wzrost modułu Younga 
wszystkich próbek zawierających ALP (RYS. 3). Było to 
spowodowane formowaniem się fazy mineralnej (CaP)  
w hydrożelach w obecności enzymu – ALP, co wykazano 
już we wcześniejszych badaniach [8,9]. Obecność minera-
łów została potwierdzona poprzez pomiar procentu suchej 
masy (RYS. 4). Rozmieszczenie CaP zostało uwidocznione 
poprzez przygotowanie przekrojów zmineralizowanych żeli. 
Wykazano, że największa zawartość fazy mineralnej znajdo-
wała się wewnątrz żelu, podczas gdy powierzchnia i brzegi 
próbki były zmineralizowane w niewielkim stopniu (RYS. 2). 

Według naszej hipotezy niejednorodne rozlokowanie fazy 
CaP jest spowodowane wypłukiwaniem ALP z powierzchni 
materiału w czasie moczenia w roztworze do mineralizacji 
(CaGP) co sprawia, że tylko wewnętrzna część żelu za-
chowuje wystarczającą ilość enzymu niezbędną do pełnej 
mineralizacji. W naszym eksperymencie wykazano, że 
ponad połowa ALP jest uwalniana z żelu do roztworu pod-
czas pierwszych 2 h inkubacji w wodzie (RYS. 1). Podobna 
kinetyka procesu wymywania była prezentowana dla gumy 
gellan o innym stężeniu ALP [9]. 

Drugim zjawiskiem odpowiedzialnym za zmianę stęże-
nia CaP w obrębie żelu jest rozpuszczanie fazy mineralnej  
w roztworze wodnym. Podczas procesu przygotowania pró-
bek inkubacja w wodzie jest niezbędnym etapem pozwalają-
cym na wypłukanie pozostałości CaGP ze zmineralizowane-
go materiału. Nasze badania pokazują, że faza CaP nie jest 
całkowicie stabilna w roztworze wodnym, na co wskazuje 
znaczący spadek modułu Younga oraz procentu suchej 
masy po 7 dniowym okresie inkubacji w wodzie (RYS. 3 i 4).  
Ubytek fazy mineralnej został również wykazany na prze-
krojach żeli (RYS. 2 D,E,F). Chociaż ubytek masy nie był 
zależny od stężenia żelu (RYS. 4), spadek modułu Younga 
był bardziej wyraźny dla żeli 0,7 niż 1,6% GG. (RYS. 3). 
Wynik ten sugeruje że poprzez zmianę stężenia GG moż-
liwe jest ograniczenie utraty ALP oraz CaP z żelu, jednak 
zagadnienie to wymaga dalszych badań. 

Discussion

Compressive testing of the hydrogels after 14 days 
incubation in mineralization solution (CaGP) revealed an 
increase in Young’s modulus of every sample containing 
ALP (FIG. 3). It is due to formation of a mineral phase 
(CaP) in hydrogels in the presence of ALP as previously 
reported in other studies [8,9]. The presence of minerals 
was demonstrated by the increase in dry mass percentages 
of the samples (FIG. 4). Distribution of CaP was visualized 
by preparing cross-sections of mineralized samples. It was 
found that the majority of the minerals were concentrated 
inside the gels, whereas the surface and edges of the sam-
ples were only mildly mineralized (FIG. 2). 

Our hypothesis is that inhomogeneous distribution of CaP 
may be attributed to leaching out of ALP from the surface 
of the samples during soaking in mineralization solution,  
as a result of which only the inner part of the sample con-
tains a sufficient amount of enzyme to be fully mineralized. 
In our experiment it was found that more than half of the 
amount of ALP was released from the samples during the 
first 2 h of incubation in water (FIG. 1). Similar ALP release 
kinetics was measured previously for GG with different 
concentration [9]. 

The second phenomenon affecting mineral concentration 
in the samples is CaP dissolution in aqueous media. During 
the manufacturing procedure, one day incubation in water 
is applied to remove residual CaGP from the mineralized 
material. Our results show that the CaP phase is not com-
pletely stable in the aqueous environment, which is indicated 
by substantial loss in Young’s modulus and dry mass after  
7 days incubation in water (FIG. 3 and 4). Mineral phase 
loss was also demonstrated on sample cross-sections  
(FIG. 2 D,E,F). Although mass loss was independent of the 
GG concentration (FIG. 4), Young’s modulus decrease was 
the more pronounced for 0.7% than for 1.6% GG samples 
(FIG. 3). Such results suggest that by changing GG con-
centration it is possible to reduce ALP as well as mineral 
release from the samples, but further studies are needed.

RYS. 5. Barwienie live/dead komórek MG-63 po 1 dniu (A-E) i 7 dniach (F-J). Komórki hodowano na powierzchni (A, C  
i F, H) oraz na przekrojach (B, D i G, I) niezmineralizowanych żeli GG (A, B, F, G) oraz zmineralizowanych żeli GG+ALP 
(C, D, H, I). Dodatkowo przedstawiono komórki na materiale odniesienia (TCPS) po 1 dniu (E) oraz 7 dniach (J). 
FIG. 5. Live/dead staining of MG-63 cells after 1 day (A-E) and 7 days (F-J). Cell were cultured on the surfaces  
(A, C and F, H) and cross-sections (B, D and G, I) of GG samples non-mineralized (A, B, F, G), and mineralized 
GG+ALP samples (C, D, H, I). Cells on reference TCPS on day 1 (E) and day 7 (J) are also present.
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waniu się komórek pomiędzy żelami niezmineralizowanymi 
a zmineralizowanymi (RYS. 5). W pierwszym przypadku 
komórki miały kształt okrągły, były słabo rozpłaszczone co 
sugeruje ich słabą adhezję do podłoża. Po 7 dniach komórki 
na tym materiale tworzyły klastry. Natomiast na zmineralizo-
wanym GG komórki były bardziej równomiernie rozlokowane 
na powierzchni po 1 dniu a po 7 dniach ich morfologia przy-
pominała morfologię komórek rosnących na TCPS (RYS. 5). 
Podobne wyniki zostały już opublikowane przez Douglasa  
i wsp., którzy badali 0,7% żele GG przed oraz po procesie 
mineralizacji [9,10]. Nasze badania wykazują jednak istnie-
nie ciekawego zjawiska: mianowicie liczba komórek rosną-
cych na przekrojach materiałów była znacząco większa od 
liczby komórek rosnących na powierzchni. Przyczyną tego 
może być utrata minerałów i ekspozycja matrycy polimero-
wej żelu GG, która nie sprzyja adhezji komórek. 

Wnioski

Poprzez inkubację w roztworze CaGP żeli zawierających 
ALP wytworzono w ich wnętrzu fazę mineralną. Minerali-
zacja enzymatyczna doprowadziła do wzrostu sztywności 
oraz procentu suchej masy wszystkich mineralizowanych 
materiałów. Proces tworzenia się fazy mineralnej był 
nierównomierny w obrębie próbki: silniejsza mineraliza-
cja zachodziła wewnątrz niż na powierzchni. Hydrożele  
o wyższym stężeniu GG były bardziej podatne na tworzenie 
słabiej zmineralizowanej powierzchni, co było wynikiem 
szybszego uwalniania ALP. Zmineralizowany żel wspierał 
adhezję oraz wzrost komórek a było to szczególnie widoczne 
na przekrojach materiałów, to znaczy w miejscach, gdzie 
stężenie fazy CaP było najwyższe.

Podsumowując, zjawisko niejednorodnej mineralizacji 
spowodowanej utratą enzymu oraz późniejszym wypłuki-
waniem fazy mineralnej powinno zostać uwzględniony przy 
wytwarzaniu zmineralizowanych enzymatycznie materiałów 
do dobudowy tkanki kostnej.
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Our biological results show that cells’ behavior is differ-
ent if cells are cultured on non-mineralized or mineralized 
GG hydrogels (FIG. 5). In the first case, the cells are round, 
poorly spread, which suggests weak adhesion. After 7 
days they form clusters. On the other hand, on mineral-
ized GG the cells are evenly distributed on day 1 and after 
day 7 their well-spread morphology resembles that of cells  
on TCPS (FIG. 5). Similar results were already reported in 
the studies of Douglas et al. who studied GG samples of 
0.7% concentration prior and after enzymatic mineralization 
[9,10]. However in our recent experiments we also found  
a very interesting phenomenon, namely a significantly higher 
number of cells on mineralized GG material cross-sections 
than on the outer surfaces. This can be attributed to surface 
mineral loss, leaving only the GG polysaccharide hydrogel 
matrix, which does not promote cell adhesion. 

Conclusion

CaP mineral formation in GG hydrogels was induced by 
incorporation of ALP and subsequent incubation in CaGP 
solution. Enzymatic mineralization led to an increase in 
stiffness and dry mass of all materials. Mineral formation 
was inhomogeneous within the samples: more mineral was 
formed inside than on the outer surface. The samples with 
higher GG concentration were more prone to form mildly 
mineralized surfaces due to mineral and ALP loss. Mineral-
ized gels promoted cell attachment and growth, especially 
in the case of cell culturing on sample cross-sections, i.e. 
where the concentration of mineral phase was the highest.  

In summary, the processes of inhomogeneous miner-
alization caused by enzyme and mineral loss should be 
considered in order to produce materials for bone tissue 
engineering by enzymatic means.
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Streszczenie

Destrukcje koron zębów, będące wynikiem złamań 
lub zaawansowanej próchnicy z towarzyszącym 
im stanem zapalnym miazgi stanowią szczególny 
problem stomatologii zachowawczej. W praktyce kli-
nicznej takie zęby leczone są endodontycznie, czyli 
kanałowo. Wynikiem takiego leczenia jest ząb mar-
twy, bez miazgi, przygotowany do odbudowy. Jedną  
z metod stosowanych w procesie rekonstrukcji koron 
zębów po leczeniu endodontycznym, jest stosowanie 
metalowych wkładów koronowo-korzeniowych, które 
należą do grupy protez stałych jednoczłonowych oraz 
stanowią podbudowę pod uzupełnienie protetyczne. 
Na rynku dostępnych jest wiele rodzajów cementów 
stomatologicznych [1]. Aby ułatwić ich wybór, przepro-
wadzono analizę numeryczną układu wkład koronowo- 
korzeniowy – ząb z wykorzystaniem trzech różnych 
rodzajów stosowanych cementów dentystycznych. 
Do analizy wytypowano wkład koronowo-korzeniowy 
Flexi-Post (wykonany ze stopu Ti6Al4V) ze względu na 
jego dużą retencję w kanale korzeniowym oraz mały 
nacisk na ścianę korzenia. Zakres przeprowadzonej 
analizy obejmował wyznaczenie stanu przemieszczeń, 
odkształceń i naprężeń w elementach analizowanego 
układu w zależności od zastosowanego cementu 
stomatologicznego. Na podstawie uzyskanych wyni-
ków stwierdzono, że największe wartości naprężeń 
zredukowanych występują w przypadku zastosowania 
cementu fosforanowo-cynkowego, gdzie wartość ta 
była 3-krotnie większa w porównaniu do cementu 
szklanojonomerowego oraz kompozytowego. Dodat-
kowo nie stwierdzono istotnego wpływu zastosowa-
nego cementu na pozostałe elementy analizowanego 
układu wkład-ząb. Uzyskane wyniki analizy nume-
rycznej układu wkład-ząb z wykorzystaniem metody 
elementów skończonych stanowią cenną metodykę 
dla prawidłowego zaprojektowania jego postaci, cech 
geometrycznych, doboru własności mechanicznych oraz 
stopnia umocnienia biomateriału metalowego. 

Słowa kluczowe: odbudowa zębów po leczeniu 
endodontycznym, standardowe wkłady koronowo-
-korzeniowe, cementy dentystyczne
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Abstract

The destruction of tooth crowns, resulting from 
fractures or advanced decay with an accompanying 
inflammation of the pulp is a particular problem in 
conservative dentistry. In clinical practice, these teeth 
are treated endodontically that is root canal therapy. 
The result of such treatment is inanimate tooth,  
without pulp, prepared for a reconstruction. One of the 
methods used in the process of reconstruction of the 
teeth crowns after endodontic treatment, is the use of 
metal endodontic posts-and-cores that belong to the 
group of monosegmental fixed dentures and constitute 
a foundation for restoration. There are a lot of different 
kinds of dental cements on the market [1]. In order to 
facilitate selection of the optimal system, numerical 
analysis of the dental post-and-core – tooth system 
(for three variants of dental cements) was carried out. 
The main aim of the present work was numerical ana-
lysis of the dental post-and-core – tooth system using 
finite element method. For the analysis the Flexi-Post 
was selected (made of Ti6Al4V alloy) because of its 
high retention in the root canal and a small pressure 
on the root’s wall. The scope of the analysis included 
calculation of displacements, strains and stresses in 
the analyzed elements – depending on the applied 
dental cement. Based on the obtained results, it was 
found that the largest value of the equivalent stress 
occurred for zinc-phosphate cement. The value in this 
case was three times higher in comparison to the glass 
ionomer cement as well as composite cement. In addi-
tion, there was no significant influence of the cement 
used for other elements of the dental post-and-core 
– tooth system. The results of the analyzed system 
provide a valuable methodology for proper designing 
of its form, geometrical characteristics, the selection of 
the mechanical properties and an optimal degree of 
metallic biomaterial strengthening.

Keywords: restoration of teeth after endodontic 
treatment, standard post-and-core, dental cements

[Engineering of Biomaterials 125 (2014) 13-20] 



14 Wprowadzenie

Jeden z problemów stomatologii zachowawczej stanowią 
przypadki poważnych destrukcji koron zębów z towarzy-
szącym im stanem zapalnym miazgi. W praktyce klinicznej 
takie zęby są leczone endodontycznie. Po leczeniu ząb 
staje się martwy, nie posiada miazgi, jednak zachowany 
zdrowy korzeń stanowi naturalny wszczep i pozwala na 
wykorzystanie go do dalszej odbudowy. Pozostawienie 
wyleczonego i prawidłowo zabezpieczonego korzenia zęba 
pozwala w pewnym stopniu opóźnić proces zaniku kości 
wyrostka zębodołowego. Jedną z metod stosowanych  
w procesie rekonstrukcji takich koron zębów, jest stosowanie 
metalowych wkładów koronowo-korzeniowych, które należą 
do grupy protez stałych jednoczłonowych i stanowią pod-
budowę pod uzupełnienie protetyczne, zwiększają retencję 
wypełnienia a jednocześnie powinny zachować fizjologicz-
ną drogę przenoszenia obciążeń wywieranych w trakcie 
żucia [2,3]. Wkłady koronowo-korzeniowe składają się  
z części koronowej będącej substytutem zniszczonych tka-
nek zęba oraz korzeniowej osadzonej w kanale zęba. Część 
koronowa wkładu tworzy podbudowę pod przyszłe uzupeł-
nienie protetyczne, zaś część korzeniowa ma pełnić funkcję 
elementu retencyjnego. Ze względu na sposób wytwarzania 
wkłady koronowo-korzeniowe można podzielić na wkłady 
indywidualne odlewane oraz wkłady prefabrykowane [4,5]. 

W przypadku wkładów prefabrykowanych skuteczność 
rehabilitacji protetycznej jest w równym stopniu zależna 
od postaci konstrukcyjnej wkładu koronowo-korzeniowego 
i materiału, z którego został on wykonany oraz rodzaju 
zastosowanego cementu. Na rynku dostępnych jest wiele 
rodzajów postaci konstrukcyjnych wkładów koronowo-
-korzeniowych i cementów stomatologicznych. Do analizy 
wytypowano wkład Flexi-Post. Wkład ten charakteryzuje się 
dużą retencją w kanale korzeniowym oraz małym naciskiem 
na ścianę korzenia. Aby ułatwić wybór odpowiedniego 
rodzaju cementu, przeprowadzono analizę numeryczną 
układu wkład koronowo-korzeniowy – ząb z wykorzystaniem 
trzech różnych cementów stomatologicznych.

W literaturze niewiele miejsca poświęca się zagadnie-
niom biomechanicznym układu wkład koronowo-korzeniowy 
– ząb z uwzględnieniem stanu przemieszczeń, odkształceń 
i naprężeń. Dotychczas przeprowadzone analizy uwzględ-
niają uproszczone modele układów wkład – ząb. Niewiele 
z nich zawiera analizy uwzględniające różne rodzaje ce-
mentów stomatologicznych [6-11]. Z tego względu celem 
przeprowadzonej analizy było określenie wpływu zasto-
sowanego rodzaju cementu w układzie wkład koronowo- 
korzeniowy - ząb.

Celem przeprowadzonej analizy numerycznej było wy-
znaczenie stanu przemieszczeń, odkształceń i naprężeń  
w elementach analizowanego układu. Tego rodzaju analiza 
jest podstawą do optymalizacji zarówno cech geometrycz-
nych implantu, jak i własności mechanicznych biomateriału. 
Niniejsza praca stanowi fragment badań prowadzonych 
przez autorów dotyczących poprawy własności użytkowych 
wkładów koronowo-korzeniowych stosowanych w protetyce 
stomatologicznej [12].

Materiały i metody

Analizie poddano wkład koronowo-korzeniowy Flexi-Post 
firmy Essential Dental Systems o rozmiarze nr 2, wykonany 
ze stopu tytanu – RYS. 1a. W pierwszym etapie pracy wy-
konano model geometryczny wkładu k-k – RYS. 1b. 

Introduction

The one of the problems in conservative dentistry is the 
destruction of tooth crowns with the simultaneous occur-
rence of the inflamed pulp. In clinical practice, these teeth 
are treated endodontically. After the treatment the tooth be-
comes dead, does not have a pulp. However a healthy root 
is a natural implant that can be used for further restoration. 
Leaving cured and properly secured root’s canal may avoid 
or minimize alveolar bone loss. A post-and-core is a type 
of monosegmental dental restoration that is utilized when 
there is inadequate tooth structure remaining to support  
a traditional restoration. Posts-and-cores are usually made 
of metallic alloy, which increase the fill’s retention and at 
the same time should retain physiological transfer way of 
stresses exerted during mastication [2,3]. The endodontic 
posts consist of the crown part which is a substitute for 
damaged tissue of tooth and root part which is embedded 
in the tooth canal. Because of the fabrication method these 
restorations can be divided into individual cast and prefab-
ricated posts [4,5]. 

In the case of prefabricated posts the effectiveness of 
prosthetic rehabilitation equally depends on its geometric 
form and material, from which it was made, and on the 
type of used cement. There are many types of dental post-
and-cores and dental cements commercially available.  
The Flexi-Post was selected to realize research. This post 
has high retention in the root canal and small emphasis on 
the root wall. In order to facilitate the selection of optimal 
cement, numerical analysis of the dental post-and-core – 
tooth system (for three variants of dental cements) was 
carried out. 

Little attention has been devoted in the literature on  
a post-and-core – tooth system biomechanical issues taking 
into account displacements, strains and stress state. To date, 
taken analyses include simplified models of post-and-core 
– tooth system. Few of them contain analysis including differ-
ent types of dental cements [6-11]. For this reason, the aim 
of the work was to determine effects of the type of cement 
used in the post-and-core – tooth system. Displacements, 
strains and stresses have been designated in the analysis.

This kind of analysis is the basis to optimization both 
the characteristics of geometry of the implant and the 
mechanical properties of the biomaterial. This work is  
a part of research carried out by the authors concerning 
improvement of functional properties of endodontic posts 
used in dental prosthetics [12]. 

Materials and methods

Flexi-Post from Essential Dental Systems, Inc.; (Size 2), 
made of titanium alloy was analyzed in the work – FIG. 1a. 
In the first stage the post-and-core geometrical model was 
created – FIG. 1b. 

The geometrical model of a tooth was modeled, main-
taining its actual dimensions – FIG. 2. The lower right 
canine model with fully reconstructed crown was analyzed. 
Subsequently model of post-and-core – tooth system was 
developed. In the root’s canal – the hole filled with cement 
was simulated – combining the post with the tooth root.  
At the apex of the tooth root, 5 mm gutta-percha filling was 
simulated. In the canal the post was inserted. To the coro-
nal part of post-and-core a composite material (rebuilding 
tooth stump) was applied. The next step was to simulate the 
crown imposed on the tooth stump. Around the periodontal 
tooth root with a thickness of about 0.2 mm was modelled. 
Geometrical models of analyzed system were created in 
Autodesk Inventor – FIG. 2.
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geometryczny zęba, zachowując jego rzeczy-
wiste wymiary – RYS. 2. Analizie poddano 
model kła dolnego prawego z całkowicie 
odbudowaną koroną. W dalszej kolejności 
opracowano model układu wkład koronowo- 
korzeniowy – ząb. W kanale korzenia zęba 
zasymulowano otwór wypełniony cementem, 
łączącym wkład z korzeniem zęba, natomiast 
przy wierzchołku korzenia zęba zasymulowa-
no 5 mm wypełnienia gutaperką. W tak przygo-
towany kanał wprowadzono wkład. Natomiast 
na koronową część wkładu koronowo-korze-
niowego nałożono materiał kompozytowy od-
budowujący kikut zęba. Kolejnym krokiem było 
zasymulowanie korony nałożonej na kikucie.  
Wokół korzenia zęba zamodelowano ozębną 
o grubości ok 0,2 mm. Modele geometryczne 
elementów analizowanego układu wykonano 
w programie Inventor – RYS. 2.

Dla tak opracowanych modeli geometrycznych wygene-
rowano siatkę do obliczeń metodą elementów skończonych. 
Do dyskretyzacji elementów analizowanego układu wykorzy-
stano oprogramowanie ANSYS Workbench v13 – RYS. 3.  
Dla przeprowadzenia obliczeń niezbędne było określenie  
i nadanie warunków początkowych oraz brzegowych, które 
z odpowiednią dokładnością odwzorowywały zjawiska za-
chodzące w układzie rzeczywistym. Przyjęto następujące 
założenia:
- koronę obciążono siłą F = 300 N przyłożoną na brzegu 
siecznym oraz na ok. 1/3 powierzchni wargowej osiowo 
wzdłuż osi zęba,
- umiejscowienie podpory uniemożliwiało ruch ozębnej  
w kierunku osi X, Y i Z.

W obliczeniach numerycznych uwzględniono dane ma-
teriałowe składowych modelu dostępne w piśmiennictwie 
fachowym oraz w materiałach producentów (TABELA 1). 

On the basis of the geometrical models, finite element 
meshes were generated. Numerical models were prepared 
in ANSYS Workbench v13 – FIG. 3. In order to carry out 
calculations it was necessary to evaluate and establish initial 
and boundary conditions which imitate phenomena in real 
system with appropriate accuracy. The following assump-
tions were established:
- crown was loaded with force F = 300 N exerted on the 
incisal end and approximately 1/3 labial surface axially 
along post-and-core,
- the positioning of the support prevented the periodontium 
movement in the direction of X, Y and Z axis. 

The numerical calculation taken into account material 
data of model components available in a professional lit-
erature and manufacturers’ data (TABLE 1). 

RYS. 1. Postać konstrukcyjna wkładu 
koronowo-korzeniowego Flexi-Post  
[13]: a) rzeczywista, b) geometryczna; 
A – unikalna konstrukcja rozciętego 
trzonu wkładu, B – stożkowate zakoń-
czenie ramion wkładu, C – równoległo-
ścienny ostry gwint, D – kanał wentyla-
cyjny wkładu, E – II stopień trzonu, F – 
równoległe bruzdy w części koronowej,  
G – rowek dla klucza wewnętrznego.
FIG. 1. Construction of Flexi-Post [13]: 
a) the actual, b) geometrical; A – patent-
ed split-shank design, B – tapered end 
of the post-and-core arm, C – parallel 
sided sharp threads, D – entire length 
of shank is vented, E – second tier,  
F – highly retentive head, G – groove 
for the internal key.

RYS. 2. Model geometryczny:  
a) cementu, b) gutaperki,  
c) korzenia, d) ozębnej,  
e) korony, f) odbudowy kikuta
FIG. 2. Geometrical model of:  
a) cement, b) gutta-percha, 
c) root, d) periodontium,  
e) crown, f) reconstruction of 
the stump.

RYS. 3. Model zdyskretyzo-
wany: a) wkładu koronowo- 
korzeniowego, b) cementu, 
c) gutaperki, d) korzenia,  
e) ozębnej, f) korony, g) odbu-
dowy kikuta.
FIG. 3. Discretized model of:  
a) dental post-and-core,  
b) cement, c) gutta-percha,  
d) root, e) periodontium,  
f) dental crown, g) reconstruc-
tion of the stump.

a) b)
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Moduł Younga 
Young’s modulus [GPa]

Współczynnik Poissona
Poisson’s ratio

Wkład koronowo-korzeniowy (stop tytanu)
Post-and-core (Titanium alloy) 110 0.31

Korzeń (Zębina) / Root (Dentine) 18.6 0.31
Korona (ceramika tlenku cyrkonu)
Crown (Zirconium oxide ceramics) 210 0.30

Cement szklanojonomerowy [Wariant I]
Glass ionomer cement [I Variant] 4 0.35

Cement kompozytowy Variolink (Ivoclar) [Wariant II]
Variolink composite cement (Ivoclar) [II Variant] 8.3 0.35

Cement fosforanowo-cynkowy [Wariant III]
Zinc-phosphate cement [III Variant] 22.4 0.35

Odbudowa kikuta (kompozyt Ti-Core Natural)
Reconstruction of the stump (Ti-Core Natural composite) 22.2 0.30

Gutaperka / Gutta-percha 0.00069 0.45

Ozębna / Periodontium 0.0689 0.45

TABELA 1. Dane materiałowe wykorzystane w obliczeniach.
TABLE 1. Material data used in the calculation.

Elementy układu wkład koronowo-korzeniowy – ząb  
Elements of the post-and-core – tooth system

Wkład k-k 
Post-and-core

Korzeń 
Root

Ozębna
Periodontium

Korona
Crown Cement Gutaperka

Gutta-percha

Odbudowa kikuta
Reconstruction 

of the stump
Przemieszczenia całkowite
Total displacement, mm 0.02 0.01 0.01 0.03 0.01 0.005 0.02

Odkształcenia zredukowane 
Equivalent strain εmax , %

0.05 0.2 6 0.01 0.1 0.02 0.02

Naprężenia zredukowane 
Equivalent stress σmax, MPa 65 34 5 25 5 0.03 5

Naprężenia styczne
Shear stress τXY, MPa 15 7 1 6 2 0.01 1

Naprężenia styczne
Shear stress τYZ, MPa 8 4 1 4 2 - 2

Naprężenia styczne
Shear stress τXZ, MPa 8 2 0.5 4 1 0.007 0.5

TABELA 2. Wyniki analizy numerycznej – wariant I (cement szklanojonomerowy). 
TABLE 2. The results of the numerical analysis – I variant (glassjonomer cement).

TABELA 3. Wyniki analizy numerycznej – wariant II (cement kompozytowy Variolink).
TABLE 3. The results of the numerical analysis – II variant (composite cement Variolink).

Elementy układu wkład koronowo-korzeniowy – ząb
Elements of the post-and-core – tooth system

Wkład k-k  
Post-and-core

Korzeń  
Root

Ozębna
Periodontium

Korona
Crown Cement Gutaperka

Gutta-percha

Odbudowa kikuta
Reconstruction 

of the stump
Przemieszczenia całkowite
Total displacement, mm 0.02 0.01 0.01 0.03 0.01 0.005 0.02

Odkształcenia zredukowane
Equivalent strain εmax , %

0.05 0.18 6 0.01 0.08 0.02 0.02

Naprężenia zredukowane 
Equivalent stress σmax, MPa 65 34 5 25 7 0.03 5

Naprężenia styczne
Shear stress τXY, MPa 12 7 1 6 3 0.01 1

Naprężenia styczne
Shear stress τYZ, MPa 6 4 1 4 2 0.009 2

Naprężenia styczne
Shear stress τXZ, MPa 6 2 0.5 4 1 0.01 0.5
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Wyniki

Wyniki analizy stanu przemieszczeń, odkształceń i naprę-
żeń w elementach układu wkład koronowo-korzeniowy – ząb 
przedstawiono w TABELACH 2-4. Natomiast na RYS. 4-6 
przedstawiono przykładowe wyniki stanu przemieszczeń, 
odkształceń i naprężeń (wariant II).

Analiza uzyskanych wyników wskazuje na zróżnicowany 
rozkład wartości przemieszczeń, odkształceń i naprężeń  
w elementach analizowanego układu. Na podstawie prze-
prowadzonej analizy stwierdzono, że niezależnie od zasto-
sowanego cementu największe przemieszczenia występują 
w koronie i zlokalizowane były na powierzchni siecznej 
zęba, gdzie ich wartość maksymalna wynosiła 0,03 mm 
– RYS. 4. Uzyskane wartości przemieszczeń całkowitych 
są znikome i świadczą o stabilności i odpowiedniej sztyw-
ności analizowanego układu. We wszystkich przypadkach 
największe wartości odkształceń εmax = 6% zlokalizowane 
były w ozębnej w części przykoronowej oraz korzeniowej 
od strony językowej. Ich wartość nie zmieniała się wraz 
ze zmianą zastosowanego cementu stomatologicznego 
– RYS. 5. Z kolei maksymalne naprężenia zredukowane 
σmax = 65 MPa we wszystkich przypadkach występowały 
we wkładzie koronowo-korzeniowym w środkowej części 
korzeniowej od strony językowej – RYS. 6. Na podstawie 
uzyskanych wyników stwierdzono również zróżnicowane 
wartości naprężeń zredukowanych dla badanych cemen-
tów. Zaobserwowano, że największe wartości naprężeń 
zredukowanych występowały w przypadku zastosowania 
cementu fosforanowo-cynkowego. Wartość ta wynosiła  
σmax = 17 MPa i zlokalizowana była po stronie kontaktującej 
się z korzeniem. Dodatkowo zaobserwowano nieznaczne 
różnice w wartościach naprężeń stycznych dla analizowa-
nych cementów stomatologicznych.

Results

The results of analysis of displacements, strains and 
stresses in each element of the post-and-core system are 
presented in TABLEs 2-4. In FIGs. 4-6 examples of the 
results of the displacements, strains and stresses (II vari-
ant) are shown. 

Analysis of the obtained results points on diverse distri-
bution of the displacements, strains and stresses in each 
elements of the system. On the basis of the analysis it can 
be noticed that the maximal displacements are localized 
in crown (in incisal tooth surface) regardless of the applied 
cement. The maximal value of displacement was equal to 
0.03 mm – FIG. 4. Obtained values of total displacements 
were minimal, what provides the adequate stability and stiff-
ness of the analyzed system. In all cases, maximal strain 
values were εmax = 6%, and were localized in periodontal 
membrane (in crown and root part, near tongue). Strains in 
the periodontal membrane remain unchanged for all applied 
cements – FIG. 5. On the other hand, the maximal values 
of the equivalent stress for all considered variants were 
localized in post-and-core, near tongue, and were equal 
to σmax = 65 MPa – FIG. 6. Based on the analysis various 
values of equivalent stress for tested cements were also 
noticed. The highest values of the equivalent stresses were 
observed for zinc-phosphate cement. The value was equal 
to σmax = 17 MPa and was localized on the side in contact 
with root. In addition, slight differences of the shear stresses 
for analyzed dental cement were observed.

TABELA 4. Wyniki analizy numerycznej – wariant III (cement fosforanowo-cynkowy).
TABLE 4. The results of the numerical analysis – III variant (zinc-phosphate cement).

Elementy układu wkład koronowo-korzeniowy – ząb
Elements of the post-and-core – tooth system

Wkład k-k 
Post-and-core

Korzeń  
Root

Ozębna
Periodontium

Korona
Crown Cement

Gutaperka
Gutta-
percha

Odbudowa kikuta
Reconstruction

of the stump
Przemieszczenia całkowite
Total displacement, mm 0.02 0.01 0.01 0.03 0.01 0.005 0.02

Odkształcenia zredukowane 
Equivalent strain εmax, %

0.05 0.18 6 0.01 0.07 0.02 0.02

Naprężenia zredukowane 
Equivalent stress σmax, MPa 65 33 5 25 17 0.03 4

Naprężenia styczne
Shear stress τXY, MPa 9 7 1 6 4 0.001 1

Naprężenia styczne
Shear stress τYZ, MPa 5 4 1 4 2 0.004 2

Naprężenia styczne
Shear stress τXZ, MPa 4 2 0.5 4 1 0.007 0.5
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RYS. 4. Przykładowe wyniki  
stanu przemieszczeń w 
elementach układu wkład 
koronowo-korzeniowy – 
ząb (wariant II): 
a) wkład koronowo-
korzeniowy, 
b) cement, 
c) gutaperka, 
d) korzeń, 
e) ozębna, 
f) korona, 
g) odbudowa kikuta.
FIG. 4. An example of the 
results of the displace-
ments in elements of the 
post-and-core – tooth sys-
tem (II variant): 
a) post-and-core, 
b) cement, 
c) gutta-percha, 
d) root, 
e) periodontium, 
f) crown, 
g) reconstruction of the 
stump. 

RYS. 5. Przykładowe wyniki  
stanu odkształceń w ele-
mentach układu wkład  
koronowo-korzeniowy – 
ząb (wariant II): 
a) wkład koronowo-
korzeniowy, 
b) cement, 
c) gutaperka, 
d) korzeń, 
e) ozębna, 
f) korona, 
g) odbudowa kikuta.
FIG. 5. An example of the 
results of the strains in ele-
ments of the post-and-core 
– tooth system (II variant): 
a) post-and-core, 
b) cement, 
c) gutta-percha, 
d) root, 
e) periodontium, 
f) crown, 
g) reconstruction of the 
stump.
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Dyskusja i Wnioski

Głównym celem zrealizowanej pracy było określenie 
wpływu zastosowanego cementu na własności użytkowe 
analizowanego wkładu koronowo-korzeniowego. W litera-
turze trudno znaleźć modele wykonane i obciążone w ten 
sam sposób. W związku z tym porównania wyników otrzy-
mywanych przez różnych badaczy są w pewnym stopniu 
ograniczone. Rodzaj zastosowanego cementu, wielkość 
stosowanej siły oraz miejsce i kąt jej przyłożenia bywają 
różne [6-12,14-16]. Podobne badania prowadziła Magda-
lena Tańska i zespół [8], których celem było porównanie 
poziomów naprężeń w wybranych wkładach w zależności 
od rodzaju zastosowanego cementu. Do badań wytypowała 
wkład z tytanu, oraz włókna szklanego obciążony siłą 50 N 
przyłożoną pod kątem 45° przy brzegu siecznym. Na pod-
stawie uzyskanych wyników stwierdziła, że użycie cementu 
kompozytowego skutkowało obniżeniem się naprężeń o ok. 
40% w stosunku do cementu fosforanowego. Z kolei ba-
dania realizowane przez Oguza Ersalana [14] z zespołem, 
wykazały konieczność stosowania cementu fosforanowego.  
Na podstawie uzyskanych wyników stwierdzili, iż w przypad-
ku zastosowania wkładu tytanowego najlepsze własności 
uzyskuje się gdy zastosowano cement o wyższym module 
sprężystości. Jak można zauważyć wyniki tych badań są 
zróżnicowane, a zatem ta kwestia nie jest jeszcze w pełni 
rozwiązana. Dlatego też autorzy pracy podjęli się przepro-
wadzenia analizy numerycznej aby jednoznacznie określić 
wpływ rodzaju cementu na pracę układu wkład koronowo- 
korzeniowy – ząb.

Discussion and Conclusions 

The major aim of the study was to determine the influ-
ence of applied dental cement for functional properties of 
the analyzed post-and-core. It’s difficult to find a similar 
models that applied in the same way as in the presented 
studies thus the possibility of comparison results provided 
by various authors is limited. Type of applied cement, size 
of applied force and location of its application could be dif-
ferent [6-12,14-16]. The similar researches were presented 
by Tańska et al. [8]. Their aim was to compare the stress 
levels in selected posts, depending on the applied dental 
cement. The post made of titanium and fiberglass loaded 
with the force of 50 N at an angle 45° at the inicisal was 
selected for research purposes. Based on the results of 
research it was found that application of the composite 
cement resulted in lowering of stresses (about 40%) in 
comparison with phosphate cement [8]. On the other hand, 
research by Oguza Ersalana et al. [14] showed the need 
to use phosphate cement. On the basis of their results,  
it was stated that the best properties were for titanium post 
with the use of higher elasticity module cement. As may be 
noted, these results are very diverse, so that the problem 
remains unsolved. For that reason, the authors undertook 
to carry out numerical analysis to unambiguously determine 
the effect of the type of the cement for the work of the post-
and-core – tooth system. 

RYS. 6. Przykładowe wy-
niki stanu naprężeń w ele-
mentach układu wkład 
koronowo-korzeniowy – 
ząb (wariant II): 
a) wkład koronowo-korze-
niowy, 
b) cement, 
c) gutaperka, 
d) korzeń, 
e) ozębna, 
f) korona, 
g) odbudowa kikuta.
FIG. 6. An example of the 
results of the stresses 
in elements of the post-
and-core – tooth system  
(II variant): 
a) post-and-core, 
b) cement, 
c) gutta-percha, 
d) root, 
e) periodontium, 
f) crown, 
g) reconstruction of the 
stump.



20 Na podstawie uzyskanych wyników stwierdzono, że 
największe wartości naprężeń zredukowanych występują w 
przypadku zastosowania cementu fosforanowo-cynkowego, 
gdzie wartość ta była 3-krotnie większa w porównaniu do 
cementu szklanojonomerowego oraz kompozytowego – 
TABELE 2-4. Jest to potwierdzeniem wyników uzyskanych 
w badaniach przeprowadzonych przez Tańską i zespół [8]. 
Dodatkowo nie stwierdzono istotnego wpływu zastoso-
wanego cementu na pozostałe elementy analizowanego 
układu wkład-ząb. Niezależnie od rozpatrywanego warian-
tu zastosowanego cementu dentystycznego, uzyskane  
w analizie wartości naprężeń zredukowanych dla wkładu 
koronowo-korzeniowego nie przekroczyły wartości granicy 
plastyczności biomateriału metalowego (Rp0,2 = 780 MPa), 
co gwarantuje odkształcenie wkładu w zakresie sprężystym. 
Dodatkowo stwierdzono również, że uzyskane wartości 
naprężeń w pozostałych elementach analizowanego układu 
nie przekraczały wartości ich wytrzymałości na ściskanie. 
Uzyskane wyniki wskazują, że analizowany wkład korono-
wo-korzeniowy charakteryzuje się dużą retencją w kanale 
korzeniowym oraz małym naciskiem na ścianę korzenia 
niezależnie od rodzaju zastosowanego cementu.

Kolejne etapy badań obejmować będą analizę nu-
meryczną również innych postaci wkładów koronowo- 
korzeniowych z uwzględnieniem zjawisk zachodzących  
w układzie stomatognatycznym (np. bruksizm). Dodatko-
wo zamodelowana zostanie kość gąbczasta oraz korowa  
o cechach geometrycznych odzwierciedlających rzeczy-
wiste wymiary występujące w żuchwie ludzkiej. W dalszej 
kolejności przeprowadzone będą badania doświadczalne.  
Tak kompleksowe opracowanie będzie stanowić cenne 
źródło informacji dla stomatologów.
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On the basis o the results, it was found that the maxi-
mal values of equivalent stresses were observed when 
zinc-phosphate cement was applied. That value was three 
times higher in comparison to glass ionomer cement and 
composite cement – TABLEs. 2-4. This confirms the results 
obtained in a study conducted by Tańska at all [8]. In addi-
tion there was no significant influence of applied cement on 
other parts of post-and-core – tooth system. The values of 
the equivalent stresses in post-and-core did not exceed the 
yield strength of the metallic biomaterial (Rp0,2 = 780 MPa),  
regardless of the applied dental cement. This guarantees 
deformations of the post-and-core in the elastic range. 
Moreover, it was found that values of the equivalent stresses 
observed in the other components of analyzed system 
did not exceed their compressive strength. The results  
of the analysis shown that post-and-core is characterized 
by substantial retention in root and low pressure at the wall 
of the root, regardless of applied dental cement.

Further studies will cover numerical analysis of other 
forms of post-and-core, taking into account phenomena 
occurring stomatognathic system (e.g. bruxism). In ad-
dition, cortical bone and cancellous bone reflecting the 
actual dimension of the human mandible will be modeled.  
In the next step experimental research will be carried out. 
Such comprehensive study will be valuable source of knowl-
edge for dentists.

Acknowledgements

The work was financed from resources assigned to the 
statutory activity of the Faculty of Biomedical Engineering, 
Silesian University of Technology.

Piśmiennictwo
[1] Szczyrek P., Zadroga K., Mierzwińska-Nastalska E.: Cementing 
of porcelain restorations – review of the literature. Part I, Protetyka 
Stomatologiczna (2008) LVIII, 4, 279-283.
[2] Spiechowicz E.: Protetyka stomatologiczna. Podręcznik dla 
studentów, Wydawnictwo Lekarskie PZWL, Warszawa 2010.
[3] Milewski G.: Wytrzymałościowe aspekty interakcji biomecha-
nicznej tkanka twarda – implant w stomatologii, Zeszyty Naukowe 
Politechniki Krakowskiej, Mechanika nr 89, Kraków 2002.
[4] Zielińska R., Dejak B., Suchorzewski A.: Porównanie własności 
zębów odbudowanych wkładami koronowo-korzeniowymi lanymi 
i standardowymi kompozytowymi wzmacnianymi włóknami szkla-
nymi na podstawie piśmiennictwa, Protetyka Stomatologiczna 
(2010) LX, 1, 37-43.
[5] Marciniak J., Kaczmarek M., Ziębowicz A., Biomateriały w sto-
matologii, Wydawnictwo Politechniki Śląskiej, Gliwice 2008 
[6] Mattos C. M. A, Las Casas E. B., Dutra I. G. R., Sousa H. A., 
Guerra S. M. G.: Numerical analysis of the biomechanical behaviour 
of a weakened root after adhesive reconstruction and post-core 
rehabilitation, Journal of Dentistry 40 (2012) 423-432.
[7] Dejak B.: Comparison of the strength of teeth restored by indivi-
dual cast dowels and prefabricated fiberglass-reinforced composite 
posts, Protetyka Stomatologiczna (2010) LX, 2, 112-123.
[8] Tańska M., Wyciślok P., Mierzwińska-Nastalska E.: Comparison 
of stress levels related to cement elasticity in selected standard 
posts cemented in teeth models: Computer simulations, Protetyka 
Stomatologiczna (2010) LX, 4, 260-266.

          References
[9] Dobosz A., Panek H., Napadłek P.: Implementation of Numeri-
cal Analysis in Assessment of Stresses in Hard Tissues of Teeth 
Reconstructed with Selected Fixed Prostheses, Dental and Medical 
Problems (2005) 42, 4, 657-662.
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Streszczenie
 

Celem przeprowadzonych badań było opracowa-
nie elektrochemicznych biosensorów do wykrywania 
obecności prozapalnej cytokiny, interleukiny 6 (IL-6), 
w roztworze soli fizjologicznej buforowanej fosfora-
nami (phosphate bufferred saline PBS). Do tego celu 
wykorzystano nowe, modyfikowane powierzchniowo 
warstwy nanorurek ditlenku tytanu (TNT - titania 
nanotubes) wytworzone w procesie anodowania folii 
tytanu w roztworze glikolu etylenowego. Warstwy 
TNT poddano obróbce termicznej poprzez wyżarza-
nie w atmosferze argonu i funkcjonalizowano przez 
bezpośrednią immobilizację przeciwciał cytokiny IL-6 
na ich powierzchni metodą nakraplania. Oznaczenie 
stężenia IL-6 w roztworze PBS badano za pomocą 
dwóch typów biosensorów elektrochemicznych: im-
pedancyjnego i amperometrycznego, wykorzystując 
oddziaływania pomiędzy ludzkim przeciwciałem 
monoklonalnym IL-6 i antygenem IL-6. Działanie 
biosensora impedancyjnego polegało na określeniu 
zmian wartości pojemności elektrycznej warstwy 
powierzchniowej (a równocześnie kąta przesunięcia 
fazowego jej charakterystyki impedancyjnej) na skutek 
powstawania kompleksu antygen-przeciwciało IL-6. 
Do wykrywania antygenu IL-6 w biosensorze ampe-
rometrycznym zastosowano natomiast przeciwciało 
IL-6 skoniugowane z peroksydazą chrzanową (HRP). 
Limity detekcji IL-6 opracowanych biosensorów wy-
noszące 5 pg/ml są znacznie niższe od limitu detekcji 
w obecnie stosowanych testach immunoenzymatycz-
nych ELISA (25 pg/ml). Zarówno korzystne właściwo-
ści adsorpcyjne i dobre przewodnictwo elektryczne 
materiału podłoża biosensorów, umożliwiającego 
zastosowanie bezpośredniej immobilizacji substancji 
biologicznych, jak i stosowane dwie metody elektro-
chemiczne: impedancyjna oraz amperometryczna 
sprawiają, że opracowana metoda detekcji cytokin 
jest szybka, tania, selektywna i czuła.

Słowa kluczowe: nanorurki ditlenku tytanu, IL-6, 
biosensor elektrochemiczny
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Abstract

Sensitive electrochemical biosensors for determi-
nation of proinflammatory cytokine Interleukin-6 are 
elaborated. They are based on novel and surface 
modified layers of titania nanotubes (TNT) formed 
by anodization of titanium foil in ethylene glycol so-
lution. The TNT layers were thermally improved by 
annealing in argon and functionalized for biosensing 
by direct immobilization of biological reagents on 
their surfaces with the simple drop technique. Strong 
antibody-antigen interaction was used in two types 
of electrochemical biosensors: the impedimetric and 
the amperometric to detect the IL-6 concentrations in 
phosphate buffered solutions (PBS). The impedimetric 
biosensor determines changes of capacitance values 
due to the formation of IL-6 antibody-antigen complex 
on biosensor platform. Horseradish peroxide (HRP) 
conjugated antibodies are used to detect IL-6 antigen 
in the amperometric biosensor. Two novel electroche-
mical methods allow to detect 5 pg/ml of IL-6 in PBS 
solution, which is below detection limit 25 pg/ml in 
currently used enzyme-linked immunosorbent assay 
(ELISA) tests. The favorable adsorption and electrical 
conductance properties of the platform material, which 
allow the direct immobilization of biological substances 
on its surface and give the possibility to apply two 
electrochemical techniques: the impedimetric and the 
amperometric one, ensure the elaborated cytokine 
detection methods to be fast, inexpensive, selective 
and sensitive.

Keywords: titania nanotubes, IL-6, electrochemical 
biosensor

[Engineering of Biomaterials 125 (2014) 21-29] 



22 Wprowadzenie

Poszukiwanie nowych sposobów immobilizacji oraz 
materiałów matryc ma kluczowe znaczenie dla rozwoju 
nowych typów biosensorów. Badania biosensorów sto-
sowanych w technologii żywności, inżynierii genetycznej 
i ochronie środowiska [1-3] wskazują, że oddziaływanie 
pomiędzy warstwą a elementem biologicznym czujnika 
wpływa szczególnie na jego najbardziej pożądane cechy 
- selektywność i czułość. Detekcja jest zazwyczaj oparta 
na interakcji: przeciwciało-antygen, lektyna-glikoproteina  
i hormon-receptor. Jeżeli takiemu oddziaływaniu towarzyszy 
obecności centrum redoks, to jego występowanie może być 
odzwierciedlone ilościowo poprzez zmianę prądu elektrycz-
nego w reakcji elektrochemicznej [4,5]. 

W prezentowanych badaniach wykorzystanie elektrody  
z warstwą nanorurek ditlenku tytanu umożliwiło opracowanie 
czułego i jednocześnie prostego immunobiosensora, łatwe-
go w użyciu w ośrodkach diagnostyki medycznej.

Liczne prace badawcze [6-8] wskazują na zwiększoną 
ekspresję interleukiny 6 (IL-6) i/lub jej receptorów krwiotwór-
czych w metabolizmie kości, chorobach zapalnych, pato-
genezie i progresji nowotworu. W szczególności, wzrost jej 
stężenia obserwuje się w przypadkach nowotworu macicy, 
płuc, okrężnicy, nerek, piersi i jajników. Zwykle jej poziom 
jest skorelowany z wielkością guza i jego rozmieszczeniem 
[7-8]. To sugeruje, że IL-6 może funkcjonować jako ważny 
czynnik regulujący w obrębie mikrośrodowiska stanu za-
palnego. W związku z powyższym, ekspresja IL-6 koreluje 
z angiogenezą, podczas szoku septycznego i przerzutów 
nowotworów.

Obecne metody wykrywania IL-6 są oparte na teście 
ELISA. W ostatnim czasie, badacze [9-13] zaproponowali 
nowe metody wykrywania IL-6 z zastosowaniem biosenso-
rów opartych na różnych podłożach (np. powierzchnia ZnO/
SiO2/Si, 3-aminopropylo-modyfikowane szkło porowate, 
wielofunkcyjne nanopory). Chociaż osiągnięto szeroki 
zakres wykrywania IL-6 (0,01 fg/ml ÷ 1000 pg/ml), to przy 
modyfikacji platform tych czujników biologicznych stosowa-
no skomplikowane procesy unieruchomienia przeciwciała. 
Ponadto, wszystkie proponowane biosensory oparto na 
kosztownych metodach detekcji: optycznej i akustycznej, 
a w tych przypadkach samo przygotowanie próbki jest 
czasochłonne. 

Warstwy TNT utworzone na folii tytanu po modyfikacji 
termicznej wykazują dostateczną przewodność elektryczną 
i odpowiednie właściwości adsorpcyjne wobec różnych czą-
steczek biologicznych, dzięki czemu stanowią odpowiednie 
podłoże bioczujnika. Właściwości nanorurek tlenku tytanu: 
duża powierzchnia właściwa, wysoka bioaktywność in vitro 
[14], zdolność do kolonizacji bakterii [15] oraz immobilizo-
wania enzymów i przeciwciał [16-19] czynią je szczególnie 
użytecznymi platformami do detekcji elektrochemicznej. 
Ponadto, wytwarzanie TNT przez anodowanie w roztworze 
kwasu ortofosforowego eliminuje tendencję biocząsteczek 
do rozwarstwiania, co często występuje na powierzchni 
materiałów aktywnych biologicznie. Poza tym ich ujemny 
potencjał stacjonarny w roztworze PBS (roztwór soli fizjo-
logicznej buforowanej fosforanami) i SBF (sztuczny płyn 
fizjologiczny) umożliwiają bezpośrednie unieruchomienie 
kationowych składników biologicznych w wyniku zakłóceń 
elektrostatycznych. Nanorurki tlenku tytanu nie dezaktywują 
białek immobilizowanych na ich powierzchni [14], a właści-
wości warstwy mogą być modyfikowane poprzez wyżarzanie 
w kontrolowanej atmosferze, która polepsza przewodność 
i zwilżalność matrycy [20,21]. Niektórzy badacze [22-24] 
wykorzystujący Ti/TNT jako platformy biosensora uzyskują 
bardzo obiecujące rezultaty.

Introduction

The investigation of new methods of immobilization and 
application of novel materials are crucial in the development 
of new biosensors. Studies on new biosensors applied in 
food technology, biotechnology, genetic engineering and 
environmental control [1-3] revealed that the connection 
between the layer and the biological element of the sensor 
influences significantly its selectivity and sensitivity. Detec-
tion is usually based on antibody-antigen, lectin-glycoprotein 
or receptor-hormone interaction. If such interaction is 
accompanied by the presence of the redox center, its  
occurrence can be reflected quantitatively by a change of  
an electric current in an electrochemical reaction, being 
called shortly the electrochemical detection [4,5]. 

In present studies, we have developed a sensitive, and 
simple immunosensor to detect IL-6 cytokine using titanium 
dioxide nanotube-based nanoelectrode for easy use in point-
of-care diagnostics. 

Several works [6-8] showed recently the increased 
expression of interleukin 6 (IL-6) and/or its receptors in 
hematopoiesis, bone metabolism, inflammatory responses, 
pathogenesis and cancer progression. Particularly, the 
increased level of IL-6 is observed in uterus, lung, colon, 
kidney, breast and ovarian cancers. Usually its level is cor-
related with the tumor size and staging [7-8]. It suggests that 
IL-6 may function as a significant regulatory factor within the 
inflammatory microenvironment. Accordingly, IL-6 expres-
sion correlates with the angiogenesis, the course of septic 
shock and metastasis of tumors.

Current methods for detection of IL-6 are based on the 
ELISA tests. Recently, some authors [9-13] have proposed 
the detection of IL-6 with the use of biosensors based on 
different substrates (i.e. ZnO/SiO2/Si surface, 3-aminopro-
pylmodified controlled-pore glass, multifunctional nanoparti-
cles). Although, the wide range of detection IL-6 (0.01 fg/ml 
÷ 1000 pg/ml) was reached, the platforms of these biosen-
sors were modified by difficult processes to immobilize 
antibodies. Moreover, all proposed biosensors were based 
on expensive detection methods: acoustic, optical, also 
time-consuming with regard to samples preparation. 

TNT layers formed on titanium foil after thermal modifi-
cation show sufficient electrical conductivity and appropri-
ate adsorptive properties towards different biomolecules, 
making them ready Ti/TNT analytical systems for many 
types of biosensing. Properties of titania nanotubes: the 
high surface-to-volume ratio and bioactivity in vitro [14], the 
ability to colonize bacteria [15] and immobilize enzymes and 
antibodies [16-19], make them particularly useful platforms 
for electrochemical detection. Moreover, the fabrication of 
TNT by anodizing in phosphate solutions eliminates the ten-
dency of biomolecules delamination that occurs prevalently 
in the bioactive coating of inorganic material. Their negative 
stationary potential in the PBS (phosphate buffered saline) 
and the SBF (simulated body fluid) solutions enable direct 
immobilization of cationic biological components due to elec-
trostatic interference. Titania nanotubes do not inactivate 
proteins immobilized on their surface [14] and properties 
can be modified by annealing in controlled atmosphere, 
which improves conductivity and wettability [20,21]. Some 
works [22-24] on using Ti/TNT as the biosensor platforms 
are very promising.



23Celem badań było opracowanie elektrochemicznej meto-
dy oznaczania prozapalnej cytokiny – Interleukiny 6 wyko-
rzystując do tego modyfikowaną warstwę nanorurek tlenku 
tytanu, formowanych metodą anodowania na folii tytanowej. 
Warstwę TNT poddano modyfikacji cieplnej polegającej 
na wyżarzaniu w atmosferze argonu oraz funkcjonalizacji 
przez bezpośrednią immobilizację substancji biologicznych 
w celu uzyskania impedancyjnego i amperometrycznego 
sygnału odpowiedzi na obecność IL-6 o różnych stężeniach 
w roztworze PBS. W pracy podjęto próbę opracowania 
dwóch nowych, elektrochemicznych metod detekcji IL-6, 
charakteryzujących się niższym limitem detekcji niż stoso-
wane obecnie testy ELISA oraz stanowiących prostą i tanią 
metodę analityczną. 

Materiały i metody

Folia tytanowa (grubość 0,5 mm, czystość 99,99%), 
glikol etylenowy (C2H6O2, czystość 99,8%), chlorek amonu 
(NH4F, 99,5%), bufor fosforanowy (PBS, 0,01 M, pH 7,4) 
i peroksydaza chrzanowa (HRP, nr kat. 77332) zostały 
zakupione w firmie Sigma-Aldrich (UK). Zestawy ELISA Kit 
IL-6 (ELH-IL6-001) nabyto w firmie RayBiotech (USA) i prze-
chowywano w temperaturze 4oC w celu zabezpieczenia ich 
przed denaturacją. Do przygotowania matryc biosensorów 
zastosowano przeciwciała monoklonalne (MAb) interleukiny 
IL-6, w przypadku biosensora amperometrycznego także 
przeciwciała monoklonalne skoniugowane z HRP [25-27]. 

Wszystkie pomiary elektrochemiczne: anodowanie 
foli tytanowej, pomiar potencjału stacjonarnego (OCP), 
elektrochemiczna spektroskopia impedancyjna (EIS), 
woltamperometria cykliczna (CV) prowadzono przy użyciu 
potencjostatu/galwanostattu AutoLab PGSTAT 302N (Eco 
Chemie, Utrecht, Holandia), wyposażonego w wzmacniacz 
napięcia (30V), w standardowym układzie trójelektrodowym, 
w którym elektrodę roboczą stanowiła próbka tytanu pokryta 
warstwą nanorurek Ti/TNT, elektrodę odniesienia - standar-
dowa elektroda chlorosrebrowa Ag/AgCl (EAg/AgCl = 0,222 V), 
a elektrodę pomocniczą - folia platyny. Badania prowadzono 
w temperaturze 25±2°C. 

Przygotowanie warstw TNT
Warstwy TNT formowano poprzez anodowanie folii 

tytanowej w 85% roztworze glikolu etylenowego (50 ml),  
z dodatkiem 0,6% wag. NH4F. Roztwory sporządzono z od-
czynników: glikol etylenowy, NH4F i wody dejonizowanej, cha-
rakteryzujących się wysoką czystością. Parametry anodowa-
nia wyznaczono stosując model matematyczny [28] opraco-
wany przez autorów, umożliwiający wytworzenie warstwy TNT 
o grubości 1000±50 nm i średnicy 50±5 nm. Uzyskane warstwy 
wyżarzano w atmosferze argonu w temperaturze 550°C przez 
2 godziny z szybkością narastania temperatury 30oC/min. 

Pomiar potencjału stacjonarnego w obwodzie 
otwartym (OCP) Ti/TNT 

Wyżarzane i niewyżarzane próbki Ti/TNT zanurzono  
w roztworze PBS (0,01 M, 50 ml, pH 7,4) oraz wartości OPC 
mierzono w czasie 1800 sekund.

Funkcjonalizacja przygotowanej matrycy biosensora
Do immobilizacji przeciwciał L-6 na matrycy biosensora 

wykorzystano prostą metodę nakraplania. Modyfikowane 
termicznie próbki Ti/TNT inkubowano w 10 μl roztworu 
przeciwciał anty-IL-6 w czasie 30 minut, a następnie 
zanurzano w 10 μl roztworach antygenu IL-6 o różnych 
stężeniach, w zakresie od 0 do 2500 pg/ml. Pomiędzy eta-
pami inkubacji próbki dokładnie przepłukiwano roztworem 
buforowym (3×100 µl) w celu usunięcia niezwiązanych 
lub związanych nieswoiście cząsteczek biologicznych.  

In this work authors aimed at elaboration of the elec-
trochemical method of determination the proinflammatory 
cytokine Interleukin-6 on surface modified layers of titania 
nanotubes (TNT) formed by anodization of titanium foil. 
Thermal improvement by annealing in argon and functionali-
zation by simple immobilization of biological reagents have 
been applied to obtain the impedimetric and the ampero-
metric response in order to evaluate the IL-6 concentrations 
in PBS solutions. Two novel electrochemical methods have 
been aimed at elaborating the electrochemical method to 
detect lower concentration of IL-6 than being obtained in 
currently used ELISA tests, by simple and cheap diagnostic 
method. 

Materials and Methods

Titanium foil (thickness 0.5 mm, 99.99% trace metal ba-
sis), ethylene glycol (C2H6O2, 99.8%), ammonium chloride 
(NH4F, 99.5%), phosphate buffered saline (PBS, 0.01 M, 
pH 7.4) and horseradish peroxidase (HRP, no. 77332) were 
purchased from Sigma-Aldrich (UK). The ELISA kits for 
human IL-6 (ELH-IL6-001) protein were purchased from 
RayBiotech (USA) and stored at 4oC to eliminate any poten-
tial denaturation of the protein structures. The monoclonal 
(MAb) antibodies that make up the sandwich assay pair in 
the human Interleukin-6 (IL-6) were used in the detection 
scheme for impedimetric biosensor, whereas the monoclonal 
(MAb) IL-6 antibodies conjugated with HRP [25-27] were 
used in detection scheme for amperometric biosensor. 

All electrochemical processes and measurements: the 
anodizing of titanium foil, the open circuit potential (OCP), 
recording and the electrochemical impedance spectroscopy 
(EIS) scans as well as the cyclic voltammetry (CV) tests were 
performed the AutoLab PGSTAT 302N potentiostat/galva-
nostat (Eco Chemie, Utrecht, the Netherlands), equipped 
with voltage multiplier (30 V) in the standard three-electrode 
configuration with titanium and Ti/TNT electrode as the work-
ing electrode, the standard Ag/AgCl- silver chloride electrode 
(EAg/AgCl=0.222 V) as the reference electrode, and a platinum 
foil as the auxiliary electrode at 25±2oC.

Preparation of the TNT layers 
TNT layers were formed by anodizing titanium foil in 

ethylene glycol solution with the addition of NH4F. The foil 
was polarized up to 17 V and then kept at that potential in 
the same electrolyte for further 3750 s. Anodizing param-
eters were determined using the mathematical meta-model 
[28] elaborated by authors to obtain the TNT layer with 
thickness of 1000±50 nm and TNTs diameter of 50±5 nm.  
The obtained layers were annealed in argon at 550°C for  
2 h with the heating rate of 30°C/min to the desired anneal-
ing temperature. 

Evaluation of the open circuit potential (OCP) of Ti/TNT
The annealed and non-annealed the Ti/TNT samples 

were immersed in PBS solution (0.01 M, 50 ml, pH 7.4) and 
the OPC values were recorded for 1800 s. 

Functionalization of TNT layers with IL-6
Simple drop coating method was used to immobilize the 

IL-6 cytokine on biosensor platform. Thermally modified  
Ti/TNT samples were incubated with 10 μl of anti-IL-6 
standard solution for 30 min and then treated with 10 μl of 
IL-6 antigen solutions of various concentration ranging from 
0 to 2500 pg/ml. Between incubation steps the samples 
were carefully washed-up with a buffer solution (3×100 µl) 
to remove unbound or non-specifically bound biomolecules. 
The whole immobilization procedure was carried at room 
temperature.
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przy długości fali 450 nm. Całą procedurę immobilizacji 
przeprowadzono w temperaturze 25±2°C.

Analiza mikroskopowa warstw Ti/TNT
Analizę mikroskopową próbek wyżarzonych i nie mo-

dyfikowanych termicznie przeprowadzono przy użyciu 
Skaningowego Mikroskopu Elektronowego z Emisją Polową 
JEOL JSM 7600F.

Charakterystyka i pomiary elektrochemiczne
Odpowiedź opracowanego biosensora amperometrycz-

nego sprawdzono metodą woltamperometrii cyklicznej  
w roztworze PBS (0.01 M, 10 ml, pH 7,4) w zakresie po-
tencjału –0,8÷0,2 V vs. Ag/AgCl z szybkością skanowania  
0,05 V/s. Odpowiedź biosensora impedancyjnego spraw-
dzono metodą elektrochemicznej spektroskopii impedan-
cyjnej. Elektrochemiczną analizę impedancyjną przepro-
wadzono w zakresie częstotliwości od 100 kHz do 0,1 Hz  
(10 punktów/dekadę), z zerowym potencjałem DC, amplitu-
dą sygnału AC 10 mV oraz czasem zdwojenia 10 s. 

Wyniki i dyskusja

Analiza mikroskopowa matrycy Ti/TNT 
Na RYS. 1a przedstawiono warstwę nanorurek z ditlenku 

tytanu otrzymaną metodą anodowania zgodnie z proce-
durą opisaną w rozdziale „Materiały i metody”. Warstwę  
o grubości 1000 nm±100 nm tworzą jednorodne nanorurki 
o średnicy 50±5 nm. Obrazy SEM przedstawiają otwarte od 
góry, zamknięte od dołu, zorientowane pionowo nanorurki 
o budowie jednorodnej, pokrywające całą powierzchnię folii 
tytanu. Nie zaobserwowano uszkodzeń warstwy TNT po 
procesie wyżarzania (RYS. 1b).

Potencjał stacjonarny Ti/TNT
Krzywe OCP (RYS. 2) obrazują stabilne wartości 

potencjału zarejestrowane w czasie 1800 sekund. Nie-
wielkie oscylacje prądowe widoczne na krzywych OCP 
mogą świadczyć o przebiegających reakcjach utleniania  
i redukcji warstw ditlentku tytanu w roztworze. Wyżarzanie  
w atmosferze argonu powoduje podwyższenie wartości 
Ecor w porównaniu z wartościami Ecor próbek nie poddanych 
modyfikacji termicznej. Przesunięcie potencjału korozyjnego 
w kierunku wartości dodatnich jest korzystne dla immo-
bilizacji substancji biologicznych na powierzchni matrycy 
biosensora, gdyż większość protein i białek, reszty amino-
kwasowe (np. w HRP) i ludzkie przeciwciała w roztworze 
PBS (0,01 M, 50 ml, pH 7,4) wykazują ładunki ujemne.  

Microscopy analysis of Ti/TNT platforms
The morphologies of annealed and non-annealed sam-

ples were examined with a Field Emission Scanning Electron 
Microscope JEOL JSM 7600F.

Electrochemical characterization and tests 
Cyclic voltammetry tests (CV) for prepared amperomet-

ric immunosensor were carried out in PBS (0.01 M, 10 ml, 
pH 7.4) for potential ranging from –0.8÷0.2 V vs. Ag/AgCl 
with scan rate 0.05 V/s. The response of impedimetric im-
munoosensor was characterized using Electrochemical 
Impedance Spectroscopy (EIS) method. Electrochemical 
impedance analysis was carried out over a frequency range 
from 100 kHz to 0.1 Hz (10 points per decade), at zero DC 
potential, with an AC amplitude of 10 mV and the integra-
tion time of 10 s. 

Results and Discussions

Microscopy analysis of Ti/TNT platforms
As it can be seen in FIG. 1 the TNT obtained by anodizing 

according to the applied parameters (described in “Materi-
als and Methods”) formed an uniform 1000±100 nm thick 
layer of vertically aligned nanotubes (FIG. 1a) with diameter 
about 50±5 nm. SEM images show arrays of opened from 
the top, closed at the bottom and vertically oriented, regular 
nanotubes covering the titanium foil completely. No dam-
age was observed on TNT layer after annealing (FIG. 1b). 

Evaluation of open circuit potential of Ti/TNT
The OCP (Open Circuit Potential) curves (FIG. 2) show 

stable values of potential recorded during 1800 s. Small 
current oscillations seen on OPC curves for TNT formed 
in ethylene glycol electrolyte may suggest ongoing oxida-
tion and metastable nature of nanotubular oxide layers. 
Annealing in argon causes the increase of the OCP value  
(Ecor = 55.1 mV) for Ti/TNT layers comparing to the OCP 
value for non-annealed samples (Ecor = -220.1 mV). Shift of 
the corrosion potentials to more positive values is favorable 
for the immobilization of biomolecules on the biosensor 
platform, because the amino acid residues (e.g. HRP) and 
human antibodies exhibit negative charges in PBS (0.01 M, 
50 ml, pH 7.4). The negatively charged protein molecules 
are easily pulled to the positive matrix of biosensor by direct 
physical adsorption, which results from weak electrostatic 
or van der Waals interaction [25].

RYS. 1. Obrazy SEM warstw TNT formowanych w roztworze glikolu etylenowego (a),  
po modyfikacji termicznej w argonie (b).
FIG. 1. SEM top-view and cross-sectional images of TNT formed in ethylene 
glycol (a) and thermally modified in argon (b).

a) b)
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Ujemnie naładowane cząsteczki białkowe są z łatwością 
elektrostatycznie związane przez dodatnio naładowaną 
matrycę biosensora w procesie adsorpcji fizycznej na 
skutek słabych oddziaływań elektrostatycznych lub sił van 
der Waalsa [25].

Elektrochemiczna charakterystyka 
amperometrycznego biosensora IL-6 

Do wykrywania cytokiny IL-6 w roztworze PBS wykorzy-
stano jedno z najsilniejszych i najbardziej specyficznych 
wiązań biologicznych pomiędzy przeciwciałem i antygenem. 
W celu detekcji amperometrycznej interleukiny IL-6, mo-
dyfikowane termicznie próbki Ti/TNT inkubowano w 10 μl  
roztworze przeciwciał anty-IL-6 w czasie 1800 sekund, zanu-
rzano w 10 μl objętości roztworów zawierających antygeny 
IL-6 o stężeniach w zakresie od 0 do 2500 pg/ml, a następnie 
poddawano inkubacji wtórnej w roztworze przeciwciał IL-6 
skoniugowanych z peroksydazą chrzanową (HRP). Pomiary 
metodą woltamperometrii cyklicznej przeprowadzono zgod-
nie z metodyką opisaną w rozdziale „Materiały i metody”. 
Otrzymane woltamogramy (RYS. 3) ilustrują typowe piki 
odpowiadające przeniesieniu elektronu w reakcji redoks 
jonów żelaza peroksydazy chrzanowej HRP.

Przedstawione na RYS. 3 piki katodowe pojawiają się 
przy potencjalne -0,55 V (vs. Ag/AgCl), charakterystycznym 
dla redukcji żelaza w grupie hemowej enzymu HRP, w której 
transport elektronów zachodzi przez redukcję Fe (III) do Fe 
(II). Często centrum redoks enzymu ukryte jest wewnątrz 
dużych cząsteczek białka, z dala od powierzchni elektrody. 
Biorąc pod uwagę niskie wartości współczynnika dyfuzji  
i prawdopodobieństwo denaturacji kompleksu enzym/białko 
zaadsorbowanego na powierzchni elektrody, odpowied-
nie połączenie centrów redoks z powierzchnią elektrody 
jest kluczowym czynnikiem odpowiedzialnym za czułość 
i prawidłowe działanie biosensorów enzymatycznych. 
Pokrywające tytan nanorurki posiadają szczególną właś-
ciwość adsorbowania białek, a przez to zapewniają dobry 
kontakt elektryczny, co zostało udowodnione w niniejszych 
badaniach. 

Electrochemical characteristics of the IL-6 
amperometric biosensor

To detect the IL-6 cytokine in PBS solution, the antibody-
antigen interaction, one of the strongest and the most 
specific biological binding was used in the elaboration of 
the analytical procedures and the preparation of biosen-
sors platforms. For the purpose of amperometric detection 
of IL-6 thermally modified Ti/TNT samples were incubated 
with 10 μl of anti-IL-6 standard solution for 1800 s and then 
treated with 10 μl solutions containing IL-6 antigen of vari-
ous concentration ranging from 0 to 2500 pg/ml, followed 
by the incubation of secondary IL-6 antibodies conjugated 
with horseradish peroxidase (HRP). Cyclic voltammetry tests 
(CV) were performed according to the applied parameters 
(1.5). The obtained peaks (FIG. 3) correspond to the typi-
cal electron transfer achieved through the Fe(III) to Fe(II) 
redox reaction [1].

The reduction peaks appear at -0.55 V (vs. Ag/AgCl). 
Very often the metal redox center, i.e. the iron heme group in 
HRP enzyme in which the electron transfer can be achieved 
through the Fe(III) to Fe(II) redox reaction, are hidden inside 
large molecules of protein and located far away from the 
electrode surface. Considering the low values of diffusion 
coefficient and possible denaturation of enzyme/protein 
complex adsorbed on the electrode surface, the electrical 
communication of the metal redox centers with electrode 
surface is a key factor in the elaboration of enzymatic 
biosensors. The metal/semiconductor nanotubes systems 
own this special feature of the effective electrical contact 
and electron-transfer reaction with electrodes, as has been 
proved in our investigation. 

RYS. 2. Wykres przebiegu zmian potencjału 
korozyjnego (Ecor) warstw TNT formowanych  
w roztworze glikolu etylenowego (linia przery-
wana), wyżarzonych w atmosferze argonu (linia 
ciągła) rejestrowane w roztworze PBS (0,01 M,  
50 ml, pH 7,4) w czasie 1800 s.
FIG. 2. Corrosion potential values (Ecor) of TNT 
formed in ethylene glycol (dotted line) and annealed 
in argon (solid line) measured in PBS (0.01 M,  
50 ml, pH 7.4) for 1800 s.

RYS. 3. Krzywe woltamperometryczne dla warstw 
TNT formowanych w roztworze glikolu etyleno-
wego, wyżarzonych w atmosferze argonu, reje-
strowane w roztworze 0.01 M PBS (linia ciągła) 
z dodatkiem ludzkiej IL-6 o różnych stężeniach 
(5÷2500 pg/ml) w zakresie -0,8÷0,2 V (vs. EAg/AgCl = 
0,222 V), z szybkością skanowania 0.05 V/s.
FIG. 3. Cyclic voltammograms of TNT formed in 
ethylene glycol and annealed in argon recorded in 
0.01 M PBS (solid line) containing human IL-6 of 
various concentration (5÷2500 pg/ml) in potential 
range -0.8÷0.2 V (vs. EAg/AgCl = 0.222 V), with scan 
rate 0.05 V/s.
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RYS. 5. Wykresy Bode rejestrowane dla różnych stężeń IL-6 zarejestrowane przy użyciu biosensora impedancyj-
nego opartego na matrycy TNT na którą immobilizowano przeciwciała IL-6. Widma zarejestrowano w roztworze 
PBS (0,01 M, 50 ml, pH 7,4) w zakresie częstotliwości 0.1 – 105 Hz (a) i 0.1 – 1 Hz (b), z amplitudą 10 mV względem 
elektrody chlorosrebrowej (EAg/AgCl = 0,222 V).
FIG. 5. Bode plot of various concentration of IL-6 measured using the impedimetric biosensor based on anti-IL-6 
immobilized onto TNT. Spectra were recorded in the PBS solution (0.01 M, 10 ml, pH 7.4) over the frequency 
range 0.1 – 105 Hz (a), and 0.1 – 1 Hz (b) with amplitude 10 mV vs. EAg/AgCl = 0.222 V. 

RYS. 4. Krzywe kalibracyjne biosensora amperometrycznego opartego na sfunkcjonalizowanej przeciwciałami  
IL-6 warstwie TNT, modyfikowanej termicznie w atmosferze argonu. Wartości prądu katodowego dla warto-
ści potencjału -0,55 V rejestrowano w roztworze PBS (0,01 M, pH 7,4) względem elektrody chlorosrebrowej  
(EAg/AgCl = 0,222 V) z szybkością skanowania 0,05 V/s.
FIG. 4. IL-6 calibration curves obtained by the amperometric biosensor-based anti-IL-6 immobilized onto TNT. 
Cathodic current values were measured at -0.55 V in PBS solution (0.01 M, pH 7.4) vs. EAg/AgCl = 0.222 V with 
scan rate 0.05 V/s.

a) b)
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wiono na RYS. 4 w postaci dwóch krzywych kalibracyj-
nych. Ze względu na szeroki zakres stężeń (5÷2500 pg/ml  
IL-6) krzywe kalibracyjne na RYS. 4a charakteryzują się 
nieliniowym przebiegiem. W celu uzyskania krzywych  
o charakterze liniowym cały zakres został podzielony na 
mniejsze części na podstawie istotnych klinicznie stężeń 
IL-6. Krzywe kalibracyjne (RYS. 4b,c,d) wskazują, że przy-
gotowane platformy charakteryzują się wysoką czułością  
z limitem detekcji IL-6 wynoszącym 5 pg/ml.

Elektrochemiczne charakterystyka biosensora 
impedancyjnego IL-6 

Warstwy TNT sfunkcjonalizowane przeciwciałami IL-6 
poddano badaniom metodą elektrochemicznej spek-
troskopii impedancyjnej zgodnie z metodyką opisaną  
w rozdziale „Materiały i metody”. Odpowiedź impedancyj-
nego biosensora można przedstawić za pomocą dwóch 
metod: wykresów Bode lub wykresu Nyquista. Więcej 
informacji widocznych jest w ujęciu częstotliwościowym, 
dlatego też autorzy zdecydowali przedstawić wyniki prze-
prowadzonych pomiarów w reprezentacji Bode. RYS. 5a 
przedstawia krzywe kalibracyjne dla biosensora impe-
dancyjnego, dla stężenia ludzkiej IL-6 cytokiny w zakresie 
od 0 do 2500 pg/ml w reprezentacji Bode, ilustrującej 
zależność modułu impedancji |Z| w funkcji częstotliwo-
ści. Najniższą wartość modułu impedancji |Z| (~3×103 Ω)  
odnotowano dla warstwy TNT (średnica 50 nm, grubość 
1000 nm) wyżarzanej w argonie. Wraz ze wzrostem stężenia 
IL-6 wzrasta wartość modułu impedancji, co jest wynikiem 
formowania kompleksów antygen-przeciwciało. Zdolność 
do wiązania przeciwciał anty-IL-6 na TNT i powstawanie 
kompleksu antygen-przeciwciało zweryfikowano przez 
technikę EIS.

Uzyskane krzywe kalibracyjne (RYS. 6) są zależne od 
oddziaływań zachodzących pomiędzy antygenem IL-6 
i ludzkim przeciwciałem monoklonalnym IL-6 z badaną 
powierzchnią. Limit detekcji uzyskany dzięki pomiarom im-
pedancyjnym wynosi 5 pg/ml. Dla porównania, wyniki testu 
IL-6 ELISA wykazują limit detekcji na poziomie 25 pg/ml,  
czyli 5 razy większy, niż uzyskany w niniejszej pracy.

Dotychczas opracowano wiele metod detekcji IL-6, np. 
za pomocą takich jak: metoda biosensora akustycznego [9],  
metoda amperometrycznego testu immunologicznego [10], 
metoda impedancyjnego testu immunologicznego [11],  
metoda testu immunoenymatycznego (ELISA) [29], techno-
logia powierzchniowo wzmocnionego efektu Ramana [30].  
Pomimo licznych zalet powyższych metod, wiele z nich ce-
chuje się skomplikowaną preparatyką i warunkami pomiaru, 
koniecznością użycia zaawansowanego sprzętu, ograniczo-
ną czułością, czasochłonnością i ksoztownością. Do tej pory 
nie podjęto próby zastosowania nanorurek tlenku tytanu  
w roli platformy immunosensora służącego detekcji ludzkiej 
IL-6 opartego na bezpośredniej immobilizacji substancji 
biologicznych. Uzyskane wyniki potwierdzają, że matryca 
Ti/TNT może być platformą biosensora impedancyjnego. 
Krzywe kalibracyjne dla tego biosensora obejmują stężenia 
antygenu IL-6 o limicie detekcji wynoszącym 5 pg/ml, co 
jest odpowiednikiem poziomu fizjologicznego w ludzkiej 
krwi (poniżej 5 pg/ml) i 2500 pg/ml, co odpowiada stanom 
patologicznym.

The dependence of current on the concentration of hu-
man IL-6 is presented in FIG. 4 by two calibration curves. 
Due to the wide concentration range (5÷2500 pg/ml of IL-6) 
the calibration curve in FIG. 4a shows a non-linear char-
acter. To obtain a linear calibration curve the whole range 
was divided into smaller sections based on the clinically 
important concentrations of IL-6. The calibration curves 
(FIG. 4b,c,d) presented by a linear regression indicate that 
the prepared platforms were sensitive to the presence of 
IL-6 in PBS solution with a detection limit of 5 pg/ml. Good 
reproducibility was observed during detection of IL-6 with 
the developed biosensor based on TNT layer as a platform. 

Electrochemical characteristics of the IL-6 
impedimetric biosensor

The sequential immobilization of the TNT electrodes 
with the anti-IL-6 and human-IL-6 antigen was used to de-
tect the IL-6 cytokine with the electrochemical impedance 
spectroscopy method according to the applied parameters 
(described in “Materials and Methods”). The response of an 
impedimetric biosensor can be viewed two different ways: 
via the Bode plot or via the Nyquist diagram. More informa-
tion is available on plotting the frequency response, so the 
authors have decided to present the results of measurement 
on Bode plots. FIG. 5a shows the impedimetric responses 
of the biosensor electrode for various concentrations  
(0÷2500 pg/ml) of human IL-6 cytokine in the Bode repre-
sentation, where the logarithm of the absolute impedance |Z| 
is plotted against the logarithm of the excitation frequency. 
In FIG. 5b the lowest value of the absolute impedance |Z| 
(~3×103 Ω) was recorded for TNT layer (diameter of 50 nm, 
thickness of 1000 nm) annealed in argon. The absolute 
impedance |Z| increases gradually with the increase of 
IL-6 concentration due to the formation of antigen-antibody 
complexes. Here, the binding ability of anti – IL-6 onto TNT, 
and formation of antibody-antigen complex were verified 
through the EIS technique. 

The obtained calibration curves (FIG. 6), prepared simi-
larly as the calibration curves for amperometric detection 
of IL-6, prove the quantitative interaction between anti-IL-6 
and human- IL-6 antigen on the applied sensing surface. 
The evaluated limit of detection obtained in the impedimetric 
measurements is 5 pg/ml. For comparison, results from the 
IL-6 ELISA kit show a detection limit of 25 pg/ml, which is 
about 5 times higher than the one obtained by our direct 
detection method. 

Several methods have been developer for the detection 
of IL-6, such as: acoustic wave biosensor [9], amperomet-
ric immunoassay [10], impedimetric immunoassay [11], 
enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) [29], surface 
enhanced Raman scattering technology [30]. Despite many 
advantage of this methods, some of them have drawbacks 
such as complicated preparing and performing the meas-
urements, complicated equipment, limited sensitivity, im-
practical time and expense. No attempt, to date, was made 
to use titania nanotubes as a platform for electrochemical 
immunosensor to detect the human IL-6 based on direct im-
mobilization of biomolecules. Performed research confirms 
that Ti/TNT matrix can be used as a platform for impedimetric 
biosensor. The presented results include the concentra-
tions of IL-6 antigen between the detection limit of 5 pg/ml,  
which is equivalent to the physiological level in human 
blood (less than 5 pg/ml) and 2500 pg/ml corresponding to 
pathological states. 
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Wnioski

Badania dotyczące warstw nanorurek tytanowych wy-
tworzonych w roztworze glikolu etylenowego (85% glikolu 
etylenowego + 0,6% wag. NH4F), wyżarzanych w atmo-
sferze argonu, a następnie wykorzystanych jako platforma 
biosensorów do oznaczania stężenia cytokiny IL-6 w roztwo-
rze PBS, potwierdzają skuteczną immobilizację przeciwciał 
i antygenów IL-6 w obszarach powierzchniowych. Warstwy 
te wykorzystano w detekcji IL-6 metodami elektrochemicz-
nymi. Wyniki badań wykazały, że opracowane biosensory: 
amperometryczny i impedancyjny są czułe na obecność 
IL-6, a limit detekcji w roztworze PBS wynosi 5 pg/ml.
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Conclusions

Studies on titania nanotubes formed in ethylene glycol 
solution (85% ethylene glycol + 0.6% wt. NH4F) and an-
nealed in argon and used as biosensor for the IL-6 cytokine 
confirmed the effective immobilization of anti-IL-6 and hu-
man IL-6 antigen on their surface. The results of this study 
showed that the developed two biosensors: the ampero-
metric and the impedimetric were sensitive to detect the 
presence of the IL-6 in the PBS solution with the detection 
limit of 5 pg/ml. 
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FIG. 6. IL-6 calibration curves obtained by the impedimetric biosensor-based anti-IL-6 immobilized onto TNT. 
Impedance modulus were measured at 0.1 Hz in PBS solution (0.01 M, pH 7.4) vs. EAg/AgCl = 0.222 V.
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Streszczenie

Niniejsza praca stanowi próbę opracowania no-
wych biowchłanialnych płytek zespalających dla po-
trzeb weterynarii dedykowanych szczególnie psom ras 
miniaturowych. Tego typu płytki mogą stanowić alter-
natywę dla implantów metalicznych. Do największych 
zalet proponowanych konstrukcji można zaliczyć brak 
konieczności usuwania ich z organizmu po wylecze-
niu złamanej kości oraz ułatwioną, w porównaniu do 
implantów metalicznych, ocenę radiologiczną procesu 
gojenia ze względu na przepuszczalność zastoso-
wanego materiału dla promieni X. Ograniczeniem 
stosowania płytek wykonanych z czystych polimerów 
resorbowalnych np. polilaktydu (PLA) są stosunkowo 
słabe właściwości mechaniczne. W związku z tym, 
w ramach poniższej pracy, zaproponowano cztery 
sposoby modyfikacji parametrów wytrzymałościowych 
i użytkowych czystego polimeru resorbowalnego.  
   Do matrycy polimerowej z czystego PLA wprowa-
dzono cztery rodzaje wzmocnienia: włókna węglowe, 
włókna poliakrylonitrylowe, drut ze stali chirurgicznej  
i drut magnezowy. Płytki proste sześciootworowe wy-
konano metodą wtrysku. Fazę wzmacniającą w postaci 
włókien lub drutu formowano w kształt odpowiadający 
obrysowi zewnętrznemu płytki. Tak przygotowane pęt-
le umieszczano w formie wtryskowej, a następnie ob-
tryskiwano ciśnieniowo polimerem w temp. 165-170°C.  
Gotowe płytki zespalające poddano badaniom wy-
trzymałościowym. W tym celu przygotowano krótkie 
drewniane wałki, do których metalowymi wkrętami 
przykręcano płytki (dwa wałki imitujące złamaną 
kość łączono jedną płytką). Następnie taki układ 
symulujący zespolenie kostne poddawano testom 
jednoosiowego rozciągania na maszynie wytrzyma-
łościowej. Równocześnie przeprowadzono badania 
in vitro w środowisku wodnym. Określono zmiany 
pH, przewodności elektrycznej oraz zmiany masy  
i wytrzymałości po 6 tygodniowej inkubacji. 

Spośród badanych materiałów najlepsze właściwo-
ści mechaniczne uzyskano w przypadku modyfikacji 
polimeru fazą włóknistą. Dodatkowo wprowadzenie 
włókien pozwoliło uzyskać korzystniejszy rozkład na-
prężeń i odkształceń w obrębie otworów mocujących 
oraz wynikający z tego efektywniejszy sposób przeno-
szenia obciążeń podczas jednoosiowego rozciągania.  

Słowa kluczowe: płytki zespalające, osteosynteza, 
polimery resorbowalne, włókna wzmacniające, druty, 
polilaktyd
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Abstract

This article is an attempt to develop a new concept 
of biodegradable fixating miniplates for veterinary 
medicine, specially for toy breed dogs. Polymer-based 
composite fixation system can be a good alternative 
for widely used metallic implants because there is no 
removal operation needed after the bone is recovered. 
Moreover, the radiological evaluation of a fracture 
healing process is much easier and more precise due 
to the fact that polymers are transparent for X-rays. 
Low mechanical properties of pure biodegradable 
polymers e.g.: polylactide (PLA) is one of the biggest 
drawbacks. For the development of implants with bet-
ter mechanical and practical properties (compared to 
pure polymer PLA) four types of composite materials 
were proposed. 

Polylactide matrix was reinforced with: carbon 
fibres, polyacrylonitrile fibres, surgical steel wire and 
magnesium wire. Injection moulding process was 
applied to fabricate a six-hole I-shaped miniplates. 
Firstly, reinforcing phases (fibres or wires) were sha-
ped to copy a contour of a miniplate. Then a “loop” 
of a fibre bundle or a wire was placed in the mould.  
Plastified PLA (T = 165-170°C) was injected into the 
mould under a high pressure filling it and covering 
reinforcing phase. For mechanical testing of fabri-
cated implants a special system was prepared to 
simulate “real work conditions”. Short wooden rods 
were used to imitate the broken bone. Two rods were 
linked together with a composite miniplate fixed with 
metallic screws and tested in uniaxial tensile strength 
machine. Simultaneously in vitro tests were carried 
out. Degradation in water environment was verified. 
During six-weeks incubation process changes in pH 
values, electrical conductivity, mass loss and mecha-
nical properties were monitored. 

The performed research demonstrated that the 
most desirable results were recorded for the polymer  
modified with the fibrous phase. 

Keywords: fixation plates, osteosynthesis, resorbable 
polymers, reinforcing fibres, wires, polylactide 

[Engineering of Biomaterials 125 (2014) 30-36] 



31Wprowadzenie
Leczenie złamań kości przedramienia psów ras minia-

turowych od lat stanowi wyzwanie dla lekarzy weterynarii. 
Spowodowane jest to zarówno specyficznymi uwarunko-
waniami anatomicznymi (rozmiar kości, niedostateczne 
unaczynienie nasady dalszej kości promieniowej) jak  
i wynikającymi z nich ograniczeniami dotyczącymi wyboru 
implantów kostnych [1]. Alternatywą mogą być stabilizujące, 
biowchłanialne płytki do zespoleń kostnych, stosowane  
z powodzeniem w chirurgii szczękowej i w ortopedii [2,3]. 
Ich najważniejsze zalety, w odniesieniu do małych zwierząt, 
to: dobra biotolerancja, brak objawów osteopenii w trakcie 
procesu gojenia kości i konieczności usuwania implantów 
oraz ułatwiona, w porównaniu do implantów metalicznych, 
ocena radiologiczna procesu gojenia [4,5]. Przy stosowaniu 
biowchłanialnych płytek, z uwagi na obciążenia kończyny 
piersiowej, która u większości zwierząt jest poddawana więk-
szym obciążeniom niż miedniczna, konieczne było stoso-
wanie dodatkowych opatrunków unieruchamiających [6,7].  
Zastosowanie czystego polimeru resorbowalnego, ze 
względu na stosunkowo niskie własności wytrzymałościowe, 
może być zasadne tylko w przypadkach pozycjonowania 
odłamów kostnych. Płytka polimerowa nie przenosi wtedy 
naprężeń związanych z naturalnym obciążeniem złamanej 
kości. Z tego powodu konieczne jest wspomaganie zespo-
lenia poprzez zastosowanie unieruchomienia zewnętrznego 
w postaci stabilizatora lub opatrunku usztywniającego.  
W przypadku psów ras miniaturowych wymiary kości utrud-
niają, a czasem wręcz uniemożliwiają stosowanie omówio-
nych wyżej technik hybrydowych, dlatego też rozpoczęto 
badania nad opracowaniem płytek zespalających zdolnych 
do przenoszenia obciążeń bez zewnętrznego wspomagania.

W celu poprawy parametrów wytrzymałościowych płytek 
biowchłanialnych autorzy zaproponowali wzmocnienie ich 
konstrukcji za pomocą umieszczonych „obwodowo” róż-
nych typów włóknistej fazy wzmacniającej. Ze względu na 
dopuszczenie medyczne oraz łatwość formowania, a także 
możliwość wykorzystania w technologii przetwórstwa polime-
rów metodą wtrysku, zastosowano materiały biowchałnialne 
w postaci włókien węglowych, włókien poliakrylonitrylowych 
oraz drutu magnezowego. Dodatkowym atutem wybranych 
do badań materiałów jest dobre związanie ich powierzchni  
z osnową, którą stanowił biowchłanialny PLA. W celu porów-
nania uzyskanych parametrów przygotowano także próbki 
o takiej samej geometrii z czystego, niewzmacnianego poli-
meru oraz płytki wzmacniane drutem ze stali chirurgicznej. 

Materiały i metody
Otrzymywanie

Sześciootworowe płytki zespalające o wymiarach: 70 mm x 
7 mm x 2 mm otrzymywano metodą wtrysku (T = 165-170°C, 
ciśnienie w układzie 80 kg/cm3) (RYS. 1 i 2). Jako osnowę 
użyto polimer resorbowalny polilaktyd Ingeo 3251D firmy Na-
ture Works. Płytki wzmacniano „na obwodzie” włóknami cią-
głymi lub pętlami z drutu. Zastosowano odpowiednio: włókna 
węglowe T300, (σ = 3,2 GPa, E = 235 GPa, Toray Carbon 
Fibers America), włókna poliakrylonitrylowe (σ = 330 MPa,  
E = 5,7 GPa, Katedra Włókien Sztucznych, Wydział Inży-
nierii i Marketingu Tekstyliów Politechniki Łódzkiej), drut 
stalowy do wiązania odłamów kostnych (φ = 0,9 mm, 
Mikromed Dąbrowa Górnicza) oraz drut ze stopu magnezu  
(φ = 1,23 mm, skład: glin 2,5-3,5%, cynk 0,8-1,5%, lit, metale 
ziem rzadkich, wapń < 1%, Leibniz Universität Hannover, 
Niemcy). Udział masowy wprowadzonych włókien, zarówno 
węglowych jak i poliakrylonitrylowych, wynosił 10±0,3%.  
W przypadku drutu magnezowego stanowił on ok. 25%mas., 
a drutu stalowego ok. 46%mas.

Introduction
Treatment of forearm bone fractures in toy breed dogs 

has been a persistently difficult challenge for veterinary 
practitioners. The same stems both from the specificity of 
anatomic conditions (bone size, insufficient vascularisation 
of radial bone distal epiphysis) as well as the related limi-
tations in terms of the available bone implant variants [1].  
In this respect, an alternative could be provided by using bioab-
sorbable bone stabilization plates of the type already success-
fully employed in maxillofacial surgery and orthopaedics [2,3].  
Their most important advantages in the context of small 
animals include: good biotolerance, lack of symptoms of 
osteopenia during the bone healing process, no necessity 
of implant removal, as well as a better, when compared to 
metallic implants, ability to evaluate the healing process ra-
diologically [4,5]. Due to the increased load on the forelimb, 
which in most animals is normally subjected to higher loads 
than the hind-limb, it was necessary to apply additional 
immobilising dressing [6,7]. An implant made of pure biode-
gradable, because of its rather low mechanical properties, 
can be applied only under certain conditions. Such implant 
keeps pieces of broken bone in position only, but it does not 
bear the load. For this purpose an external stabilization is 
needed. When toy breed dogs are taken under considera-
tion, particularly their bones diameters, application of hybrid 
fixation system is difficult and sometimes can not be done 
at all. What can be done to solve this problem? One of the 
possible ways is making an implant more durable, so it can 
bear higher loads and can be applied without an external sta-
bilizer. In this research the authors proposed strengthening of 
biodegradable polymer matrix (PLA) with introduction of fibre 
reinforcing phase shaped in “a loop” matching the geometry 
of the fixation plate. Due to easy shaping and application for 
injection moulding technology, four distinct bioresorbable 
materials with medical application approval were chosen as 
a reinforcement: carbon fibres, polyacrylonitrile fibres and 
magnesium wire. For comparative purposes samples with the 
same geometry made of pure polymer (PLA) and samples 
reinforced with surgical steel wire were prepared and tested.

Materials and Methods
Samples preparation

Six-hole, 70 mm x 7 mm x 2 mm fixation plates were pro-
duced by means of injection moulding (T = 165-170°C, sys-
tem pressure 80 kg/cm3) (FIGs. 1 and 2). The groundmass 
of resorbable polylactide Ingeo 3251D produced by Nature 
Works was used. The plates were reinforced “peripherally” 
with continuous fibres or looped wire. We used, respectively: 
carbon fibres T300, (σ = 3.2 GPa, E = 235 GPa, Toray Car-
bon Fibers America), polyacrylonitrile fibers (σ = 330 MPa, 
E = 5.7 GPa, Department of Man-made Fibres, Faculty of 
Material Technology and Textile Design at Łódź University of 
Technology), steel wire used in bone surgery (φ = 0.9 mm, 
Mikromed Dąbrowa Górnicza), and magnesium alloy wire  
(φ = 1.23 mm, ingredients: aluminium 2.5-3.5%, zinc 0.8-1.5%,  
lithium, rare earth metals, calcium <1%, Leibniz Universität 
Hannover, Germany). 

Before injection, wires were bent to fit the plate mould 
(FIG. 2a). Fibre bundles were shaped analogically, after im-
pregnation in 10% solution of polylactide in dichloromethane, 
the bundles were shaped while “wet”. The fibre or wire was 
placed inside the injection mould, which was then locked and 
filled with plasticised polymer (injection). The following types of 
plates were obtained: PLA/C - polylactide/carbon fibres, PLA/
PAN - polylactide/polyacrylonitrile fibres, PLA/Mg - polylactide/
magnesium wire and PLA/St - polylactide/steel wire and PLA 
as a reference.



32 Przed wtryskiem druty doginano do kon-
turu płytki (RYS. 2a). Analogiczny kształt 
nadawano wiązkom włókien, które po zaim-
pregnowaniu w 10% roztworze polilaktydu  
w dichlorometanie kształtowano „na mokro”. 
Włókna lub drut umieszczano w formie 
wtryskowej, którą po zamknięciu wypełnia-
no uplastycznionym polimerem (wtrysk). 
Otrzymano następujące rodzaje płytek: 
PLA/C - polilaktyd/włókna węglowe, PLA/
PAN - polilaktyd/włókna poliakrylonitrylowe, 
PLA/Mg - polilaktyd/drut magnezowy oraz dla 
porównania PLA/St - polilaktyd/drut stalowy 
oraz z czystego PLA. 

Badania mechaniczne
Ze względu na wstępny charakter badań 

testy przeprowadzono na ograniczonej 
liczbie próbek. Ponieważ faza modyfikują-
ca w postaci jednoosiowo zorientowanych 
włókien daje najlepsze efekty wzmocnienia 
kompozytu podczas rozciągania jedno-
osiowego wzdłuż włókien, zdecydowano  
o przeprowadzeniu testów w takim schema-
cie naprężeniowo-odkształceniowym. 

W celu oceny właściwości użytkowych 
otrzymanych płytek zmontowano układy 
imitujące zespolenie kostne (RYS. 3),  
po 5 układów dla każdego rodzaju płytek. 
Do drewnianych wałków o średnicy 10 mm 
przykręcono płytki za pomocą 6 wkrętów 
stalowych o średnicy 2 mm. Tak przygo-
towane układy podzielono na dwie grupy:  
1) do określenia parametrów wytrzyma-
łościowych próbek wyjściowych, 2) do 
określenia parametrów wytrzymałościowych próbek 
poddanych sześciotygodniowej inkubacji (po tym czasie 
przeprowadzono testy mechaniczne). Płytki rozciągano 
na maszynie wytrzymałościowej Zwick 1435 z prędkością  
20 mm/min. Mierzono wytrzymałość płytek na rozciąganie.

Mechanical testing 
Conducted research is preliminary, that is why small 

number of samples was used. Fibre reinforcing phase gives 
the best strengthening effect when tensile stress is parallel 
to the fibres. That is why the authors decided to test the 
samples in uniaxial tensile conditions.

 Special setups imitating the conditions of osteosyn-
thesis were prepared to assess practical applicability of 
the obtained plates (FIG. 3). The plates were attached to 
wooden rods of 10 mm in diameter with the use of six 2 mm 
steel screws. Attached plates were divided in two groups: 
1) for “green samples” mechanical characterization 2) for 
incubated samples mechanical characterization (firstly the 
samples were incubated for six weeks in distilled water 
37°C, and after this period of time they were mechanically 
tested). Samples were tested under uniaxial tensile stress at 
the speed of 20 mm/min (Zwick 1435). The tensile strength 
of the plates was measured.

RYS. 1. Schemat otrzymywania płytek zespalających.
FIG. 1. Diagram of fixation plates production.

RYS. 2. a) Elementy wzmacniające po ukształtowaniu do formy wtry-
skowej (od góry: drut stalowy, włókna węglowe i włókna PAN po 
impregnacji), b) wytworzone płytki zespalające.
FIG. 2. a) Reinforcing elements shaped to fit the injection mould (from 
the top: steel wire, PAN wires and carbon wires after impregnation), 
b) finished fixation plates.

RYS. 3. Układ do badań mechanicznych z przykrę-
cona płytką zespalającą: a) w trakcie rozciągania,  
b) po zniszczeniu (PLA/C).
FIG. 3. The mechanical test setup with a fixation plate 
attached: a) during the tensile strength test, b) ruptured 
(PLA/C).

a)

b)

a) b)



33Inkubacja
W celu sprawdzenia mechanizmu degradacji materiału 

płytki inkubowano w wodzie destylowanej w temperaturze 
37°C±1 przez okres 6 tygodni przyjmując, że jest to mini-
malny okres dla uzyskania pierwotnego zrostu kostnego [8].  
W trakcie inkubacji dokonywano pomiarów pH z dokład-
nością ±0,01 (pH-metr Elmetron CP-315M), przewodności 
płynów z dokładnością ±0,01 μS/cm (konduktometr Elme-
tron CC-315) oraz masy płytek „na sucho” z dokładnością  
±0,001 g (waga laboratoryjna RADWAG PS360/C/2).  
Medium wymieniano w następujących interwałach cza-
sowych: 24 h, 3 tyg., 6 tyg. Po 6 tygodniach inkubacji wy-
znaczono powtórnie właściwości mechaniczne badanych 
płytek zespalających. Pomiary prowadzono dla 5 próbek  
z każdego rodzaju materiału. Obliczono wartość średnią 
wraz z odchyleniem standardowym.

Wyniki i dyskusja

Analizując właściwości mechaniczne otrzymanych pły-
tek (TABELA 1) widoczne jest, że wszystkie wprowadzane 
fazy modyfikujące poprawiają wytrzymałość polimeru. 
Największy wzrost wytrzymałości, w stosunku do niemodyfi-
kowanego PLA, odnotowuje się przy zastosowaniu włókien 
węglowych (ponad 80%) i PAN (ponad 60%), najmniejszy 
dla drutów magnezowych (ok. 20%) i stalowych (ok. 30%). 
Uzyskano tym samym wartości mieszczące się w zakresie 
wytrzymałości na rozciąganie kości zbitej. 

W przypadku zbrojenia płytek drutami kluczowe znacze-
nie ma granica rozdziału faz drut-polimer. Zauważono słabą 
adhezję (nie stwierdzono trwałego związania powierzchni) 
drutu stalowego z osnową polimerową. W przypadku drutu 
magnezowego stopień adhezji był zadowalający, podczas  
gdy próbki wzmacniane włóknem poliakrylonitrylowym  
i węglowym cechowały się bardzo dobrym związaniem  
z osnową.

Analizując wygląd próbek po testach mechanicznych 
stwierdzono, że dla płytek PLA/St oraz PLA/Mg sposób nisz-
czenia podczas rozciągania był podobny jak w przypadku 
czystego PLA. Linia kruchego pęknięcia przebiegała zawsze 
prostopadle do osi działania siły rozciągającej, z obu stron 
pierwszego od środka otworu mocującego (najbliższego 
miejscu złamania kości). W przypadku rozciągania próbek 
wzmacnianych włóknami widoczne jest występowanie me-
chanizmów ograniczających kruche pękanie m.in.: mostko-
wanie pęknięć i wyciąganie włókien. Można też stwierdzić, 
że w obu przypadkach (PLA/C i PLA/PAN) udało się dobrze 
przesączyć włókna oraz trwale je związać z osnową poli-
merową. Schemat pękania kompozytów włóknistych można 
przeanalizować na podstawie RYS. 3b i 4. Wyraźna linia 
rozdziału, przypominająca wydłużoną literę Z składa się  
z trzech odcinków. Zaczyna się jednostronnym poprzecz-
nym pęknięciem przy pierwszym (od środka) otworze 
mocującym, następne propaguje wzdłuż osi długiej próbki  
do sąsiedniego, drugiego otworu by ponownie zmienić 
kierunek na poprzeczny i zakończyć jednostronnym pęk-
nięciem po przeciwnej do pierwszego odcinka stronie.  
Taki schemat pękania sugeruje sprężyste odkształcenie 
włókien oraz niewielkie skręcenie płytki w stosunku do 
działającej siły. Wynikiem tego może być bardziej korzystny 
rozkład naprężeń i odkształceń, gdyż obciążenie jest prze-
noszone przez wszystkie wkręty mocujące płytkę.

Incubation
The plates were incubated in distilled water at 37°C over 

a period of 6 weeks. During incubation, measurements of 
pH ±0.01 (pH-metr Elmetron CP-315M), fluid conductivity  
±0.01 μS/cm (conductometer Elmetron CC-315) and 
“dry” plate mass ± 0.001 g were performed (RADWAG 
PS360/C/2). The medium was renewed after the following 
time intervals: 24 h, 3 weeks, 6 weeks. After 6 weeks of 
incubation, the mechanical characteristics of the analysed 
fixation plates were once again tested. 

Results

Analysing the mechanical characteristics of the obtained 
plates (TABLE 1), it was demonstrated that each of the 
introduced modifying phases improved the strength of the 
polymer. The highest increase in terms of strength, when 
compared with pure PLA, was observed for carbon fibres 
(over 80%) and PAN fibres (over 60%), followed by steel wire 
(approx. 30%) and magnesium wire (approx. 20%). Results 
obtained are congruent with a cortical bone tensile strength. 

When plates are reinforced with metallic wire, the key 
issue is the border between the phases wire-polymer. There 
was very low adhesion (no firm bonding) between steel wire 
and PLA matrix whereas good adhesion between magne-
sium wire and PLA matrix was observed. Very good adhe-
sion was revealed for carbon and polyacrylonitrile fibres.

In the case of PLA/St and PLA/Mg plates, the pattern of 
eventual rupture was the same as in the case of pure PLA.  
The line of brittle rupture was always perpendicular to the 
axis of the tensile force and located on both sides of the 
centre-most (nearest to the bone fracture) screw-hole. When 
the tested plate was reinforced with fibres, mechanisms limit-
ing the occurrence of brittle fractures were present, including 
bridging of ruptures and stretching fibres. The model of the 
rupturing of fibre composites can be analysed in FIGs 3b and 4.  
A clear line of division, similar to a somewhat elongated let-
ter Z, comprised three sections. It started with a unilateral, 
transverse fracture at the centre-most screw-hole, then  
it propagated along the long axis of the sample towards the 
next hole, where it changed direction once again to become 
transverse and ended with a unilateral fracture on the oppo-
site side to the first section. This model of the rupturing pro-
cess may suggest elastic strain of the fibres and a slight twist  
of the plate in reference to the applied force. As a result more 
favourable distribution of stress and strain can be obtained 
due to the fact that the load is conveyed to all six screws. 

Materiał
Material

Wytrzymałość
na rozciąganie 

Tensile strength [MPa]
PLA/C 80 ± 6

PLA/PAN 70 ± 9
PLA/St 58 ± 8
PLA/Mg 53 ± 8

PLA 44 ± 14
Kość zbita

Cortical bone [9] 50-180

TABELA 1. Wytrzymałość na rozciąganie płytek 
zespalających.
TABLE 1. Tensile strength of particular fixation 
plates.
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Sześciotygodniowa inkubacja w środowisku wodnym 
płytek polimerowych wzmacnianych włóknem węglowym, 
włóknem PAN lub drutem stalowym wykazała brak istotne-
go wpływu tych materiałów na pH i przewodność medium 
inkubacyjnego (RYS. 5 i 6). Początkowo dla materiałów 
modyfikowanych włóknami widoczny jest niewielki wzrost 
przewodności lecz po kolejnych wymianach płynu wartości 
pozostają na poziomie odpowiadającym czystej wodzie.  
W przypadku modyfikacji drutem magnezowym już w pierw-
szej dobie odczyn medium ulega zmianie na zasadowy  
i mimo wymiany płynu utrzymuje się w granicach pH ~10 
przez cały okres trwania eksperymentu. W przypadku prze-
wodności wraz z czasem trwania inkubacji zmiany stają się 
coraz mniejsze (RYS. 6). Mimo dobrej adhezji na granicy 
drut magnezowy-polimer faza wzmacniająca nie jest dobrze 
zabezpieczona przed wpływem środowiska wodnego i zbyt 
szybko ulega degradacji. Zapoczątkowana resorpcja drutów 
magnezowych może w konsekwencji stwarzać potencjalne 
zagrożenie dla otaczających tkanek. 

The six week water incubation of polymer plates rein-
forced with carbon fibre, PAN fibre or steel fibre revealed no 
significant influence of the materials on the pH and conduc-
tivity of the medium (FIGs. 5 and 6). Initially, for materials 
modified with fibres, a slight increase in conductivity was 
observed, but after the subsequent liquid replacements its 
values remained at the level of pure water. In the case of 
modification with magnesium wire, already during the first 
24 hours the medium became alkaline and, despite water 
replacement, remained at pH ~10 throughout the experi-
ment. As for the conductivity, the changes lessened in time 
as incubation progressed (FIG. 6). Despite good adhesion, 
the border between the magnesium wire and the polymer 
was not sufficiently isolated from the influence of the wa-
ter environment and was susceptible to fast degradation.  
The initiated resorption of magnesium wiring can be poten-
tially harmful to the surrounding tissue.

RYS. 4. Płytki zespalające po zniszczeniu, od góry: 
PLA/C, PLA/Mg oraz PLA.
FIG. 4. Ruptured fixation plates, from the top re-
spectively: PLA/C, PLA/Mg and PLA.

RYS. 5. Zmiany pH wody destylowanej w trakcie 
inkubacji płytek zespalających.
FIG. 5. Changes in the distilled water pH during 
the incubation of fixation plates. 

RYS. 6. Zmiany przewodności wody destylowanej w trakcie inkubacji płytek zespalających.
FIG. 6. Changes in distilled water conductivity during the incubation of fixation plates. 



35

Mimo niewielkich zmian pH i przewodności dla pozo-
stałych płytek zespalających widoczne jest, że wszystkie 
kompozycje są podatne na działanie środowiska wodnego.  
Dla wszystkich materiałów obserwuje się przyrost masy 
(RYS. 7) związany przede wszystkim z wbudowywaniem 
wody w strukturę polimeru. Efekt ten jest najlepiej widoczny 
dla polimeru modyfikowanego włóknem węglowym, co moż-
na powiązać z obecnością największej ilości granic rozdziału 
faz włókno-osnowa, a tym samym ułatwioną penetracją 
medium i przyspieszeniem degradacji polimeru.

O degradacji płytek świadczą również zmiany wy-
trzymałości zespoleń realizowanych za ich pomocą.  
Po sześciotygodniowej inkubacji (czyli minimalnym czasie 
odpowiadającym uzyskaniu pierwotnego zrostu kostnego) 
właściwości mechaniczne płytek pogarszają się w różnym 
stopniu zależnie od składu (RYS. 8). Największy spadek 
wytrzymałości widoczny jest dla płytek modyfikowanych 
drutem magnezowym. Degradujący drut, który podobnie 
jak polimer stał się kruchy, ulega zerwaniu przy niewielkim 
obciążeniu i jednocześnie, zmniejszając udział polimeru 
na przekroju poprzecznym, powoduje osłabienie materiału 
kompozytowego. Płytka PLA/Mg pęka przy pierwszym 
otworze mocującym, a więc podobnie jak w przypadku 
płytki wykonanej z czystego polimeru. Dla płytki z drutem 
stalowym widoczny jest również znaczny spadek wytrzyma-
łości, na poziomie 50%, po inkubacji w środowisku wodnym. 
Należy przypomnieć jednak, że próbki PLA/St badane były 
ze względu na uzyskanie wartości porównawczych, a nie 
możliwe potencjalne zastosowanie w praktyce klinicznej. 
Drut stalowy, po całkowitej resorpcji matrycy polimerowej 
musiałby zostać z organizmu usunięty i z tego powodu 
nie spełnia postawionego w celu tych badań warunku  
o całkowitej biowchłanialności implantu. Najkorzystniejsze 
wyniki uzyskano dla płytek modyfikowanych włóknami.  
W przypadku włókien poliakrylonitrylowych nie odnotowano 
spadku wytrzymałości płytek po 6 tygodniowej inkubacji, 
zaś dla włókien węglowych wytrzymałość obniżyła się  
o ok. 25% osiągając wartość 60 MPa, tj. wyższą niż wyj-
ściowych płytek modyfikowanych drutami. 

The manufactured fixation plates, as shown in the per-
formed tests, were susceptible to the influence of water 
environment. For all analysed materials, a mass increase 
was observed (FIG. 7) related primarily to the process 
of incorporating water into the structure of the polymer.  
The effect was most apparent in the case of polymer modi-
fied with carbon fibres, which can be related to the pres-
ence of more numerous boundaries between the phases of 
fibre and groundmass, which facilitated penetration of the 
medium and degradation of the polymer.

Degradation of the plates is also evidenced by changes 
in the strength of the fixations they constitute. After the six 
week incubation (which reflects the minimum time needed 
for primary bone union to take place) the mechanical char-
acteristics of the plates deteriorated to a varying degree, 
depending on the material combination (FIG. 8). The most 
significant decrease was observed in plates modified with 
magnesium wire. The degrading wire became brittle as 
well as the polymer and ruptured at relatively low loads. 
Moreover, as it reduced the amount of polymer present  
in the transverse section, it actually weakened the compos-
ite material. The plate, similarly to pure polymer, ruptured  
at the first screw-hole. Steel wire reinforced samples, after 
incubation in distilled water, have rather low tensile strength. 
It decreased of 50%. It has to be kept in mind that PLA/St 
samples were tested for comparison purposes only not for 
potential medical application. Steel wire, after the polymer 
is completely resorbed, remains in the body and needs  
to be removed. Because of the necessity of the reoperation 
such composite implant can not be considered as a fully 
bioresorbable and does not fulfil requirements of conducted 
research. The best results were obtained for carbon and 
polyacrylonitrile fibres. After six week incubation no tensile 
strength decrease of PLA/PAN and very low decrease 
(-25%) of PLA/C were observed. The tensile strength  
of PLA/C achieved value of 60 MPa what is higher than 
tensile strength of “green samples” modified with wires.

RYS. 8. Zmiany wytrzymałości na rozciąganie 
płytek zespalających w układach płytka-drewno 
po 6 tygodniowej inkubacji w środowisku wodnym.
FIG. 8. Changes of the rupture force in tensile 
strength tests on plate-connected setups. 

RYS. 7. Zmiany masy płytek zespalających po 
inkubacji.
FIG. 7. Changes to plate mass after incubation.



36 Wnioski

1. Zaproponowane kompozycje polimer-faza wzmac-
niająca mogą stanowić ciekawe rozwiązanie w przypadku 
zespalania kości drobnych, zwłaszcza u małych zwierząt. 
Dzięki znacznie korzystniejszej charakterystyce naprężenio-
wo-odkształceniowej oraz lepszym parametrom mechanicz-
nym mogą one stanowić alternatywę dla płytek wykonanych 
z czystych polimerów.

2. Spośród badanych materiałów zdecydowanie lepsze 
parametry mechaniczne uzyskano w przypadku zastoso-
wania fazy wzmacniającej w postaci włókien niż drutów. 
Dodatkową zaletą wprowadzenia fazy włóknistej jest ko-
rzystniejszy rozkład naprężeń i odkształceń w obrębie otwo-
rów mocujących i wynikający z tego sposób przenoszenia 
obciążeń podczas jednoosiowego rozciągania.  

3. Badania mechaniczne wskazują, iż włókna nadają 
kompozytowi pewien stopień sprężystości. Mimo spękań 
osnowy nie dochodziło do całkowitego rozdzielenia dystal-
nych części płytek.

4. Kolejny etap badań powinien obejmować dobór op-
tymalnych udziałów faz wzmacniających, optymalizację 
metody otrzymywania płytek oraz ocenę biozgodności 
opracowanych materiałów, a także badanie implantów  
w schemacie trójpunktowego zginania i skręcania.
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Conclusions

1. The proposed polymer-phase compositions may offer 
interesting solutions in the treatment small bones fractures, 
particularly in small animals. With their superior stress-strain 
characteristic and better mechanical parameters, they may 
offer a viable alternative to pure polymer plates. 

2. Among the tested materials, decidedly better me-
chanical parameters were observed for phases reinforced 
with fibres, rather than wires. An additional benefit of the 
introduction of the fibrous phase was a better distribution of 
stress and strain around the screw-holes and the resulting 
improvement of load distribution during axial tensile tests.

3. Mechanical tests indicated that fibres provided the 
composite with a certain degree of elasticity. Despite cracks 
in the groundmass the distal parts of the plates were not 
completely separated. 

4. The subsequent stage of the research ought to pertain 
to establishing the optimum fractions of the reinforcement 
phases, optimising the method of plate production, verify-
ing the biocompatibility of the studied materials and widen 
range of mechanical testing (eg. 3pts. bending and torsion). 
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